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EINLEITUNG

EINLEITUNG

Grundlagen und Problemstellung

Der mechanisch und biologisch vollwertige Ersatz von Knochengewebe stellt auch zu
Beginn des 21. Jahrhunderts eine Herausforderung dar. Der Ersatz von
Knochengewebe wird notwendig nach traumatischer Gewebszerstérung (im Sinne
eines Hochenergietraumas), nach Exstirpation von Tumoren und Osteomyelitiden,
bei der Behandlung von degenerativen Erkrankungen des Bewegungsapparates und
schlieBlich bei endoprothetischen Eingriffen wie z.B. dem alloarthroplastischen
Gelenksersatz. In den USA werden alljghrlich 500.000 bis 600.000 operative Eingriffe
vorgenommen, bei denen der Ersatz von Knochengewebe notwendig wird. Etwa die

Halfte dieser Operationen entfallt dabei auf Eingriffe an der Wirbelsaule [1].

In nur 10% der oben beschriebenen Falle wird zur Zeit auf synthetisch erzeugte
Knochenersatzwerkstoffe zurlickgegriffen, wahrend in der Gberwiegenden Zahl der
Falle autologer Knochen zu Einsatz kommt. Autologer Knochen ist daher der
derzeitige Goldstandard bei der Fillung von kndéchernen Defekten. Seine Vorzlige
sind vielfaltig; er ist vollstdndig histokompatibel, vaskularisiert, enthalt eine
vollfunktionelle Matrix, alle notwendigen Wachstums- und Differenzierungsfaktoren,
sowie samtliche Zelltypen (Osteoblasten, Osteoklasten, Osteozyten, Vorlauferzellen
sowie pluripotente, mesenchymale Stammzellen), die fir das rasche Einheilen des
autologen Implantates notwendig sind [2]. Es ist somit sowohl zur Osteoinduktion

(de novo Knochensynthese) als auch Osteokonduktion (Leitschiene flir von auBBen
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einwachsenden Knochen) befahigt. Auch in mechanischer Hinsicht ist autologer

Knochen vielen synthetischen Alternativen Gberlegen [3].

Diesen Vorteilen autologen Knochens stehen jedoch auch einige Nachteile
gegenlber. Dazu zahlen zum einen der unausweichliche zusétzliche Eingriff (meist
am Beckenkamm) mit assoziierten Risiken und Komorbiditdten, die anatomisch
begrenzte  Verflgbarkeit, sowie eine keineswegs immer erfolgreiche

Osseointegration des autologen Knochens [4;5].

Gebrauchliche Alternativen zu autologem Knochen sind zum einen allogener,
explantierter und chemisch aufgereinigter Knochen aus humanen, bovinen und
porkinen Quellen, des weiteren demineralisierte Knochenmatrix, sowie synthetische
Materialien (Keramiken, Polymere, Metalle) [6;7]. Tabelle 1 gibt einen Uberblick tiber

derzeitig eingesetzte bzw. mittelfristig verfligbare Knochenersatzmaterialien.

Knochenersatzmaterialien und Osteobiologica: Marktlbersicht 2003

Materialklasse Hersteller/ Produkt Merkmale
Hydroxylapatite (HA) ~ Biomet Endobon® Offenpordses Granulat
Biocomposites Allogran-N® Granulat
Ceramtec Biolox® osprovit Beschichtung metallischer Prothesen

Interpore-Cross Pro Osteon® Korallines HA

Beta—Tricalcium Biomet Biobon® Resorbierbarer Zement
phosphate Biomet Calcibon® Modellierbarer Zement
Biocomposites fortoss® Hydroxylsulfat Matrix
Etex a-BSM® Nanokristallines Kalziumphosphate
Orthovita Vitoss® 90% Porositat (& < 1000pm), Nanopartikel
Calciumsulfate Biocomposites Stimulan® Synthetische CaSO, Kugeln
Wright Medical Osteoset® CaSO, Kugeln, voll resorbierbar
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Keramiken

Metalle

Polymere

Kollagen

Komposite

Rekombinante
Wachstumsfaktoren

Tissue engineering

Tissue banking

Hyaluronséaure

US Biomaterials NovaBone®

Zimmer Trabecular metal ©

Bionx Implants o
Salumedica Salubria

Biocomposites Biosteon®
Biocomposites Bilok® ACL

Neucoll Collagraft®
Orquest Healos®
Orthovita Cortoss®
Orthovita Rhakoss®

Biomet Septocoll’

Sulzer/Centerpulse/MSD
Infuse® /LT Cage®

Orquest HealosMP52°
Stryker Corp. OP-1
Osiris Therapeutics

Verigen (MAC/®)
Advanced Tissue Sciences/
Smith&Nephew Neocyte@

Johnson&Johnson/DePuy
AcroMed/Lifenet Vertigraft@

Exactech (RTI) Opteform®
Osteotech Graftech®

Regeneration Technologies Inc.

Reganafil/Reganaform®
Tutogen Tutoplast®

Wright Medical Graftjacket”

Medtronic Sofamor Danek (RTI)

Osteofif’

Geistlich Biomaterials Bio-Oss®

Geistlich Biomaterials Bio-
Gide®

Orquest Ossigefl’

Granulares Bioglas

Offenpordses Metallgitter (F&E)

Schrauben und Clips (PLLA)
Nichtresorbierbares elastisches Material

HA+PLLA

Kalzium-basierte polymere Schraube, E-
Modul angepasst, pH gepuffert
HA+TCP+Kollagen |

HA+Kollagen

Polymer + Glaskeramik

Komposit fir ALIF/PLIF Eingriffe (F&E)

Gentamicin-behandelte Kollagen I-Matrix

Kollagen+rhBMP  und Metallrahmen  flr
ALIF/PLIF Eingriffe

HA+Kollagen+BMP-14/rhGDF-5

BMP-7 (F&E)

Mesenchymale Stammzellen auf HA-Matrix
Autologe Chondrozyten

Chondrozyten fir den Ersatz von Knorpel
und Menisci. Fibroblasten auf resorbierbarer
Polymermatrix fir den Ersatz von Sehnen
und Bandern (F&E)

Kombination von Kompakta und Spongiosa
flr ALIF/PLIF Eingriffe

Modellierbare Knochenpaste

Vorgefertigte Prothesen aus Kortikalis und
Spongiosa

Modellierbare Knochenpaste

Allogene und xenogene Spongiosa und
Kortikalisplastiken

Matrix zur Anzucht von Periost

Modellierbare Knochenpaste
Bovines Xenograft

Porcines kollagenes Xenograft

Injizierbare Hyaluronsaure + bFGF flr die
Behandlung von Osteoarthritis

Tabelle 1: Eine aktuelle Marktibersicht von Knochenersatzmaterialien. Alle hier aufgelisteten Produkte
sind durch die FDA (USA), die CE (Europa) oder beide zugelassen. Ausnahmen sind durch ,,F&E“
(Forschung und Entwicklung) gekennzeichnet. Eigene Recherche.
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Nachteile von allogenen Implantaten sind vor allem das trotz aufwandiger
Aufbereitung nicht auszuschlieBende Infektionsrisiko [8], sowie eine mithin nicht
befriedigende Osseointegration. Diese Grenzen sowohl des autologen, wie auch des
allogenen Knochenersatzes haben schon vor mehr als einem Jahrhundert zum
Einsatz von klnstlichem Calciumsulfat (dem so genannten ,Plaster of Paris®) gefihrt
[9] und bilden auch heute noch den Antrieb fir die fortwdhrende Suche nach

besseren kinstlichen Knochenersatzmaterialien [10].

Eine wichtige Gruppe der fiir den Knochenersatz geeigneten, kiinstlichen Werkstoffe
stellen Keramiken dar [11]. Die Vorteile von Keramiken sind vielfaltig. Sie kénnen
durch Modifikationen ihrer chemischen Zusammensetzung, ihrer Architektur, sowie
ihrer Oberflachen fir viele Anwendungsbereiche speziell angepasst werden [12;13].
Typischerweise werden keramische Materialen von Knochengewebe gut toleriert und
induzieren periprothetisch weder Entziindungs-, noch Fremdkérperreaktionen.
Hochbelastbare Keramiken wie z.B. Al,Os; oder SisNs gelten trotz unkritischen
Verhaltens in vitro [14; 15] eher als bioinert. lhr Einsatzbereich liegt nicht im
Knochenersatz, sondern in der Konstruktion von klnstlichen HUftképfen oder
anderen, stark belasteten und auf Abriebfestigkeit ausgelegten, kinstlichen
Gelenkflachen. Fir den Anwendungsbereich des Knochenersatzes werden
Keramiken gewahlt, die ein hohes MaB an Kompatibilitdt mit Knochengewebe
zeigen, um so eine mdglichst innige und dauerhafte Grenzflache zwischen Implantat
und Gewebe zu erzeugen. Bei Bildung einer festen chemischen Bindung zwischen
kinstlichem Material und Knochenmineral ohne jegliche bindegewebige Kapselung

spricht man von einem bioaktiven Material [16-20].
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Zwei der am weitest verbreiteten keramischen Knochenersatzmaterialien sind das
Hydroxylapatit (Ca;o[PO4]s[OH2]) und das Beta-Tricalciumphosphat (Cas[PO4]2). Sie
werden sowohl synthetisch erzeugt, als auch aus natirlichen Quellen gewonnen [3;
21-23]. Beide sind in ihrer chemischen Zusammensetzung dem physiologischen
Knochenmineral sehr ahnlich und werden typischerweise gut in Knochengewebe
integriert [24-26]. Je nach Aufbereitungsform werden Calciumphosphatverbindungen
im Verlauf von Monaten bis Jahren vom o&rtlichen chemischen Milieu aufgelockert
und von Knochengewebe zumindest teilweise ersetzt. Hydroxylapatit (Verhaltnis von
Calcium zu Phosphat = 1,67) ist das am schlechtesten I6sliche Calciumphosphat im
physiologischen Milieu [110]. Es zeigt in vivo zwar bioaktive Eigenschaften, gilt aber
als nicht bioresorbierbar, auch wenn einige Quellen eine gewisse Resorbierbarkeit
von porésem HA nachweisen konnten [27; 28]. Tricalciumphosphat (Ca:P = 1,5)
hingegen wird unter physiologischen Bedingungen sehr schnell abgebaut [24]; wie
vielfach beschrieben wurde, nicht selten sogar zu schnell fiir den Aufrechterhalt einer
kraftschlissigen  Verbindung zwischen Implantat und nachwachsendem
Knochengewebe. Um eine kontrollierte, dem Nachwachsen natlrlichen Knochens
angepasste Abbaurate flr bioresorbierbare Calciumphosphatkeramiken zu erreichen,
wurden biphasische Calciumphosphate entwickelt, die sowohl Hydroxylapatit, als
auch Tricalciumphosphat enthalten. Eine Einstellung des Gesamtverhaltnis von Ca:P
zwischen 1,5 und 1,67 erlaubt eine gute Anpassbarkeit dieser Materialien fir
unterschiedliche klinische Anwendungen. Keramiken, die auf Calciumphosphat-
verbindungen basieren, haben auBerdem den Nachteil, dass sie durch geringe
Duktilitat, Zahigkeit und Druckbelastbarkeit nur flr vergleichsweise niedrige

mechanische Beanspruchungen in Frage kommen [11].
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Es fallt auf, dass bei keramischen Knochenersatzmaterialien die Fahigkeit zu guter
Osseointegration oft mit eher geringer mechanischer Belastbarkeit korreliert. Im
Verlaufe der vergangenen 30 Jahre wurden viele Versuche unternommen, dieses
Paradigma zu lI6sen, indem chemische Zusammensetzung [29], Oberflachen-
topografie [30-32] und Materialarchitektur [33;34] verandert, sowie Material-

oberflachen physikochemisch [35-38] und biologisch [39-41] funktionalisiert wurden.

Die optimale Integration und der langfristige Erfolg einer jeden mechanisch
belasteten Endoprothese hangt zu einem erheblichen Teil davon ab, dass zwischen
Endoprothese und Gewebe ein idealer Kraftfluss zustande kommt [42-47].
Voraussetzung daflr ist u.a. ein ahnliches Elastizitaitsmodul (als SteifigkeitsmalB) von
Implantat und umgebendem Gewebe. Sind beide unterschiedlich steif, kommt es zu
einem Steifigkeitssprung an der Grenzflache. Dadurch wird diese Grenzflache bei

Belastung hohen mechanischen Kraften (Spannungen) ausgesetzt, welche wiederum

Abbildung 1: Spaceshuttle Mission STS 93 (23-27 Juli 1999) -
Astronaut Steven A. Hawley beim Fitnesstraining zur Erhaltung seiner
Muskulatur und Knochendichte in der Schwerelosigkeit [Quelle: NASA]
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zu einem Teilversagen der Grenzflache, zu Mikrobewegungen, und schlieBlich zu
einer vollstandigen Lockerung des Implantates in seinem Bett fihren kdnnen [48].
AuBerdem kommt es im Sinne einer SchutzmaBnahme vor den beschriebenen
hohen Spitzenbelastungen zur fibrotischen Abkapselung des Implantates durch das
umgebende Gewebe [49]. Umgekehrt fiihrt eine zu niedrige Belastung des
umgebenden Gewebes zu reaktivem Knochenabbau in den betroffenen Bezirken

[50].

Das Elastizitaitsmodul von humaner Spongiosa unter Druckbelastung liegt bei 424 +
208 GPa (distaler Femur) bzw. 3,81 GPa (Haftkamm) [51]. Fir humane Kortikalis
ergeben sich Werte von 11,7 £ 1,0 GPa, gemessen in transversaler Richtung, bzw.
18,2 £ 0,9 GPa, gemessen in longitudinaler Richtung [52]. Elastizitdtsmoduln sind je
nach beteiligtem Knochentyp abhangig von Porositat, Mineralisationsgrad, sowie

raumlicher Organisation und Dichte kollagener Fasern [53;54].

Ein mechanisch dauerfestes Knochenersatzmaterial sollte also ein Elastizitdtsmodul
ahnlich dem des Zielgewebes erreichen, da sonst ein erhdhtes Risiko des
Totalversagens besteht. Keramische Materialien verfligen typischerweise Uber weit
héhere Elastizitatsmoduln (also hdhere Steifigkeiten) als nattrlicher Knochen.
Hochfeste Keramiken und Metalle weisen hier meist Werte von weit Uber 200 GPa
auf. Unter den o.g. Voraussetzungen sind diese Materialien nicht dazu geeignet,
einen optimalen Kraftfluss bei Minimierung der Belastung der Grenzflache zwischen
Implantat und Knochen herzustellen und vor allem, diesen Kraftfluss auf Dauer
aufrecht zu erhalten. Ein weiterer Nachteil keramischer Knochenersatzmaterialien

liegt in ihrer Versagensmechanik. Polykristalline Keramiken bilden unter zyklischer,

7
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mechanischer Belastung (Schub- /Zug- /Biege- oder Torsionsspannungen)
Mikrorisse aus, die im rechten Winkel zur einwirkenden Kraft orientiert sind, sehr
schnell durch das gesamte Implantat wandern und damit zum Totalversagen flhren
kénnen. Man spricht in diesem Zusammenhang von Materialermiidung. Auch in der
mineralischen Phase von Knochengewebe sind solche Risse in erheblicher Zahl
nachweisbar [55]; vergleiche dazu Abb. 2. Physiologischer Knochen enthalt im
Gegensatz zu polykristallinen Keramiken neben seinen mineralisierten Bestandteilen
(Abb. 2 A) kollagene Fasern (Abb. 2 B), die parallel zum vorherrschenden
Belastungsvektor und damit senkrecht zur Risslangsachse verlaufen und dadurch
das Fortschreiten der Risse (Abb. 2 C) effektiv unterbinden. In der Folge werden die
einzelnen Risse durch Remodelling Vorgénge (initiiert durch lining cells, die per
RANK-Signalling Osteoklasten-Vorlaufer anlocken und ausgefihrt durch sog. Basic
Multicellular Units /| BMUs, bestehend aus Osteoklasten und Osteoblasten) wieder
stabilisiert. Vereinfacht dargestellt, phagozytieren hierzu aktivierte Osteoklasten
zunachst mineralische und organische Bestandteile alten Knochens und erzeugen
dabei Lakunen und schlieBlich Tunnel. Ihnen nachfolgend wandern Phalanxen von
Osteoblasten zeitlich versetzt in den ,Bohrkanal® ein und kleiden die Tunnelwand
schichtweise mit neuem Osteoid aus, das daraufhin mineralisiert und dadurch
aushartet. Fir die Steuerung des Remodellings ist u.a. ein mechanosensorisches
System verantwortlich, das durch FlUssigkeitsverschiebungen im Havers'schen
System (Volkmann-Kanale und Osteozyten-assoziierte Canaliculi) funktioniert
[56;57]. Hinzu kommen eine Vielzahl weiterer endokriner und parakriner Signale und
Regelkreise, die zu nennen den Rahmen dieser kurzen Einleitung bei weitem
sprengen wirde. Deshalb sei stellvertretend auf einige Publikationen und Lehrbicher

hingewiesen [122, 123, 124].
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Spannung [N/m?]
pro Zeit

Abbildung 2: Schematische Darstellung von Faserknochen
und Prinzip der Materialermiidung. Die einwirkenden Krafte
erdéffnen im  Knochenzement (A) senkrecht zur
Belastungsrichtung Mikrorisse (C). Diese neigen dazu, rasch
voranzuschreiten,  werden  aber von longitudinal
verlaufenden  Kollagenfasern (B) aufgefangen und
konsekutiv durch BMUs repariert. [nach: Martin, Burr,
Sharkey: Skeletal Tissue Mechanics. Springer 1998. 168ff.]

Physiologisch herrscht ein Gleichgewicht zwischen Rissneubildungsrate und
Reparaturaktivitat. Da spréde, nicht resorbierbare Knochenersatzmaterialien in situ
nicht durch BMUs repariert werden kdnnen, erscheint es sinnvoll, sie zur
Vorbeugung von Materialermidung mit einem zweiten Material zu einer Art
Strukturverbund zu kombinieren. Solche Strukturverbunde kénnen aus zwei oder
mehr synthetischen Materialien mit unterschiedlicher Zahigkeit bestehen. Es ist aber
auch denkbar, ein Material so zu gestalten, dass nattrlicher Knochen hineinwachsen

kann, um den gewinschten Strukturverbund erst konsekutiv in situ herzustellen.
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Eine Voraussetzung dafir ist die Gestaltung poréser Knochenersatzmaterialien.
Nicht nur eignen sich porése Werkstoffe flr die Durchbauung mit Gewebe, sondern
bieten zusatzlich die Méglichkeit, Degradationsprozesse zu kontrollieren und dadurch
eine neue Materialeigenschaft zu erschlieBen: die der Bioresorbierbarkeit. Ein
ideales Knochenersatzmaterial sollte nach herrschender Lehrmeinung nicht nur
schnell einheilen, zlgig voll belastbar sein und die im Implantationsbereich
auftretenden Kréafte optimal aufnehmen und kraftschlissig weitergeben. Es sollte
auBerdem in der Lage sein, durch kontrollierte Resorptions- und Degradations-
prozesse einen sukzessiven Ersatz des Implantates durch natirlichen Knochen und
damit eine vollstandige Restitutio zu gewahrleisten. Dabei muss der Abbau des
Biomateriales und die gleichzeitige Knochenneubildung im zeitlichen Verlauf genau
aufeinander abgestimmt werden, damit die mechanische Stabilitdt des
Gesamtverbundes zu keinem Zeitpunkt kompromittiert ist [111]. Porositat zum einen
und Bioresorbierbarkeit zum anderen bieten auBerdem Perspektiven fir die
Entwicklung neuer, leistungsfahigerer Biowerkstoffe, die entweder von ihrer
Oberflache und/oder wahrend ihres Abbaus Biomolekile (z.B. Wachstumsfaktoren)
oder Pharmazeutika (z.B. Antibiotika) kontrolliert freisetzen — Controlled Drug
Release - und damit den Heilungsprozess im Gegensatz zu nicht funktionalisierten

Werkstoffen deutlich verbessern kdnnten.

Sobald zusatzlich zur chemischen Zusammensetzung des Materials auch die
Faktoren PorengréBe, PorengréBenverteilung, Verhaltnis Gesamtporositat zu offener
Porositat und GroBe der exponierten Oberflache eingebracht werden, andert sich
das Abbauverhalten eines Materiales mithin deutlich [114]. Weiterhin spielt die
Prozesstechnik (Sinterungstemperatur und —dauer sowie Erhitzungs- und

10
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Abkihlungsraten) bei der Herstellung der Keramik eine groBe Rolle fir die
resultierenden  mechanischen Eigenschaften, die Bioaktivitdt, sowie die
chemische/biologische Degradation des Endproduktes [113, 115, 116]. Kristalline
Inhomogenitat, Unreinheiten, die Anwesenheit von Mikroporen < 10 um, sowie durch
suboptimale Sinterungsprofile hervorgerufene instabile Korngrenzen erhéhen die
Empfindlichkeit eines pordsen keramischen Materials fUr biologische oder chemische

Abbauvorgange nochmals deutlich [111, 112].

Material Drucklast (MPa) Zuglast (MPa) E-Modul (GpA) Bioaktivitatsindex
Spongiosa 5,5 3 1 13
Korallines HA 9,3 2,8 3
Norian SRS 55 2,1

Poréses HA 60 2,5 70 3
PMMA 90 6,9

Pordses Al,O4 60 15

Bioglas 60 42 35 13
Apatit/Wollastonit - 215 118 6
Bioglas PS - 103 5 13
Kortikalis 162 151 15 13

Tabelle 1.1: Mechanische und biologische Eigenschaften von autologem Knochen vs. allogene

Knochenersatzmaterialien

Gesamtporositat, PorengréBe, Porenmorphologie, Orientierung im dreidimensionalen
Raum, und vor allem das Ausmaf an Interkonnektivitat und Zuganglichkeit der Poren
von der Implantatoberflache aus, sind genau zu charakterisieren, bevor ein neues
Material im Tiermodell oder in praklinischen Studien eingesetzt und seine
Leistungsfahigkeit Uberprift werden kann. Verfahren wie z.B die Quecksilber-
porosimetrie sind dazu allein meist nicht ausreichend und sollten von bildgebenden

Verfahren wie z.B. dem uCT flankiert werden [121].
11
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Das Charakteristikum der Interkonnektivitat eines Porensystems verdient in diesem
Zusammenhang besondere Erwahnung; erst dieses stellt sicher, dass ein hoher
Prozentsatz der Materialoberflache mit der Implantatoberflache kommunizieren kann
und dass es in vivo Uberhaupt zu den angestrebten Effekten wie Zellapposition,
Vaskularisation, Austausch von Mineralien und anderen Nahrstoffen und letztlich zu
Gewebseinsprossung und —neubildung kommen kann. Limitierend wirkt sich hier die
Gesamtfestigkeit eines pordsen Materials aus, die bei wachsender PorengréBe und
Interkonnektivitat zwanglaufig abnimmt und den Belastungen in situ méglicherweise

nicht standhalt.

In einigen Studien wurde zudem untersucht, welche PorengréBe nun fir den
alloplastischen Knochenersatz, also die angestrebte Durchbauung und Verzahnung
eines kunstlichen Materials durch natlrliches Knochengewebe, am besten geeignet
sei. Klawitter et al legten als minimale Poren- bzw. DurchtrittsgréB8e 100 um fest
[117]. Shors und Holmes zeigten, dass Porengré6Ben um 200um ein Optimum fir das
Einwachsen von Knochengewebe (Osteokonduktivitat) darstellten [118],

PorengroBe Biologische Funktion

20 — 100 pm Einwanderung osteoblastérer Zellen und
Aufrechterhaltung ihrer Vitalitat

100 — 350 pm Optimales Einwachsen von Knochengewebe
Minimierte belastungsbedingte Fibrosierung der

350 — 1000 pm Implantatgrenzflache
Ideale mechanische Verzahnung mit

350 — 3500 pm Knochengewebe

Tabelle 2: Die Dimensionierung der Poren poréser Knochenersatzmaterialien hat EinfluB auf ihre

Leistungsfahigkeit in vivo (nach: Handbook of Porous Solids [125], S. 2948 und [120]).

12
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wahrend PorengréBen von 500 — 600 um ideal fir die mechanische Verzahnung von
Implantat und umgebendem Gewebe sei [119] und belastungsbedingte Fibrosierung
des periprothetischen Knochens am wirkungsvollsten unterbinden (s. Tabelle 2).
Eine vollstdndige Durchbauung eines porésen Knochenersatzmaterials wird

einerseits durch Einwachsen benachbarten Knochens und andererseits durch neu

Abbildung 3: Histologischer Schliff einer von
Knochen um- und durchbauten Ecoporeprobe
nach 6-wdchiger Implantation in die
Femurkondyle eines Kaninchens. Komposit und
Knochen bilden einen Strukturverbund und
stiitzen sich so wechselseitig. Vorteile sind gute
mechanische Verzahnung und hdherer
Widerstand gegentber Materialermidung.

entstehende Knocheninseln in tieferen Bereichen eines Implantates erreicht. Eine
Steigerung der Porengr6Be ist, bedingt durch die damit verbundene, sinkende
Festigkeit eines Materials, nicht uneingeschrankt mdglich. Eine bimodale
PorengréBenverteilung, also die Schaffung groBer Poren an der Zirkumferenz und
kleinerer Poren im Zentrum eines Implantates ist ein Konzept, um ausreichende
Festigkeit mit hinreichenden Porendurchmessern in einem Werkstoff zu kombinieren

[120]. Diesem Prinzip folgt u.a. die in Abbildung 6 gezeigte Werkstoffprobe.
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Ein offenporéser Knochenersatzwerkstoff mit einer mittleren Porengr6Be von 100-
400 um ermdéglicht in vivo eine Vaskularisation und konsekutive Durchbauung mit
natlrlichem Knochengewebe. Dadurch entstehen eine Reihe von Vorteilen: Zum
einen sinkt das Elastizitdtsmodul eines porésen Koérpers im Vergleich zu einem
dichten Korper identischer chemischer Zusammensetzung ab [58], d.h. seine
Elastizitdt nahert sich jener von natlrlichem Knochen an, zum anderen sollte in die
Poren eingewachsener Faserknochen in der Lage sein, Ermidungsrisse in den
Stegen und Wandungen der Keramik wirkungsvoll abzufangen und so die
kraftschlissige Osseointegration des Implantates nachhaltig zu verbessern (siehe

Abb. 2 und 3).

(i) Porbése Keramiken zeigen zwar eine verminderte Druckbelastbarkeit als dichte
Keramiken identischer chemischer Zusammensetzung [59;60], aber dieser
primare Nachteil sollte nach vollstandiger Durchbauung des Implantates mit
Faserknochen wieder aufgehoben werden. Von einem Anstieg der
Druckbelastbarkeit mit zunehmendem Durchbauungsgrad eines offen-porésen

Implantates darf deshalb ausgegangen werden.

(i)  Weiterhin stellt die im Vergleich zu einem dichten Kérper deutlich gesteigerte
Oberflache eines porésen Koérpers ein erheblich gréBere Grenzflache zur
Verfligung, die auf makroskopischer Ebene zu einer erhdhten mechanischen
Verzahnung zwischen Implantat und umgebendem Knochen fihrt und bei
Vorliegen einer direkten Apposition von Knochen auch den Gesamtwiderstand

der Grenzflache gegen Mikrobewegungen und Implantatiockerung erhéht.

14
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(i)

SchlieBlich erlaubt ein offenporéses Knochenersatzmaterial im Vergleich zu
nichtpordsen Materialien eine effektivere Oberflachenmodifikation mit
Biomolekilen (z.B. Wachstumsfaktoren) [61;62], Protein (z.B. Kollagen);
Pharmazeutika (z.B. Antibiotika) [63;64] oder mit autologen Zellen [65-67] im

Sinne einer Biomimikry (Prinzip des Tissue Engineering).

In dieser Studie wird ein offen-poréses, keramisches Biomaterial des Instituts flr

keramische Komponenten im Maschinenbau (IKKM), Ecopore, auf seine Eignung als

Knochenersatzwerkstoff geprift. Dazu wurde das Material einem Korrosionstest

nach I1ISO / EN 10993-4 unterzogen, das Eluat auf Toxizitdt untersucht und

schlieBlich ein Zellkulturversuch des Materials im direkten Kontakt mit primaren,

humanen Osteoblasten unternommen.
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Ecopore

Ecopore ist ein offen-pordéses Material, das aus keramischem Titandioxid und dem
vulkanischen Mineral Perlit als Porenbildner besteht [68-70]. Perlit ist ein natdrlich
vorkommendes und industriell abgebautes, vulkanisches Silikat, das wegen
chemisch gebundenen H>O unter Hitzeeinwirkung zwischen dem vier- und
zwanzigfachen an Volumen gewinnt. Es resultieren Glasflocken mit einer
Gesamtporositat von bis zu 95 Vol.-%. Die Hauptelemente von Ecopore sind nach
Niemann et al. SiO, (~ 67 m%), AlO3 (~ 13 M%), Na;O (~ 6 m%), KO (~ 5 m%),
CaO (> 1 m%) und andere (< 1 m%) [71]. Geblahtes Perlit wird industriell erzeugt

und vertrieben.

Das Endprodukt weist eine Gesamtporositat von 60% auf, wovon 2/3 offen, d.h. von
aussen zuganglich sind. Das Elastizitdtsmodul unter Druckbelastung liegt zwischen 3
und 5 GPa, also im Bereich sehr dichter Spongiosa [51]. Gleichzeitig verfligt Ecopore

Uber eine Druckfestigkeit von ca. 23 Mpa [Quelle: IKKM Aachen].

Abbildung 4: Mikrostruktur eines
Bléhperlitkornes
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Die Herstellung von Ecopore

Der Herstellungsprozess von Ecopore beginnt damit, Blahperlitkérner (vergl. Abb. 4;
Perlit EL, Deutsche Perlite GmbH, Dortmund) mit einer wassrigen Suspension aus
TiO2 (Tronox TR, Kerr-McGee, Antwerpen, Belgien) und organischen Additiven
(Dispex A40, Ciba Specialty Chemicals Inc. und Rhoximat RH50MD, Bayer
Cropscience) zu mischen. Das Masseverhéltnis Perlit zu TiO, betragt 1:5. Die
organischen Additive dienen dazu, angesichts des sehr niedrigen Wasseranteils von
15,5 Gew.-% eine homogene Verteilung von Wasser, Perlit und TiO, zu erreichen.

Diese Mischung wird zur Vermeidung von Inhomogenitaten gesiebt und dann in einer

o T T
T
/
0,09 ¥
008 n 03
| e
= =}
3 o7 | 0.25 B
E / =
2 008 . g
H
2 ) 02 &
2 » >
> 005 2 -
;:g ' =
g oo4 : o 3
g : £
5 ' €
£ o032 o P
p A
0,02 A
! 0,05
o0t :
0 . 0
1000 190 1 1
Pore Diameter [um]
= Ineremental Volume [mL/g] Series &= = 'Cumulative Volume [mLig] Series A
o000 Ti

Wz coo

G B 5 S

= = < k4 3 -
Erergy ke¥) Enzrgy (ke

Abbildung 5: Ecopore. Makroskopischer Aspekt (A), Poren- und Stegstruktur (B),
Quecksilberporosimetrie (C), Phasenverteilung (D) (*TiO,, **Perlitglas), EDX-Analysen der
Glasphase (E) und der keramischen Phase (F).
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Stahlform uniaxial gepressed (50kPa). Es folgt ein Trocknungsprozess (72 h bei 50
°C) und schlieBlich der Brand (Erhitzung von 300 K/h, 2 h bei Tmax=1600 °C, danach
passives Abklhlen bis auf Raumtemperatur). Wahrend des Erhitzens werden bei 800
°C alle organischen Additive verbrannt. Bei etwa 1000 °C beginnt das Perlitglas zu
schmelzen. Bei weiter steigender Temperatur sintert das suspendierte TiO, zu einer
festen Stegstruktur. Bei Thax=1600 °C schlieBlich schmilzt das Perlit vollstandig auf
das gesinterte und dadurch verfestigte TiO. auf und hinterlasst die charakteristische
offene Porenstruktur im Material. Es resultiert eine Struktur aus zum Teil offenen und
zum Teil geschlossenen Poren, wobei die Gesamtporositat 60 % und der Anteil der

offenen Poren am Gesamtvolumen des Korpers 40 % betragen.

Abbildung 5 A zeigt einen makroskopischen Aspekt des Materials (in Form von
Interponaten fir Spondylodesen). Abbildung 5 B zeigt in starkerer VergréBerung eine
typische Porenstruktur mit offenen, konvexen AuBenflachen und teilweise offenen,
konkaven Innenflachen. Abbildung 5 C zeigt das Ergebnis einer
Quecksilberporosimetrie mit einer bimodalen PorengréBenverteilung von 50 und 200
um. Die Ultrastruktur von Ecopore entsteht aus in der flissigen Perlitglasschmelze
sinterndem TiO,. Das aufgeschmolzene Glas lasst sich besonders gut an den
Korngrenzen des TiO, und auf den Poreninnenseiten beobachten. Abbildung 5 D
zeigt den Materialkontrast zwischen hell imponierender, keramischer/rutiler Phase
(TiO2, *) und dunkel imponierender, amorpher Glasphase (Perlit, **). Abbildung 5 E
und 5 F schlieBlich zeigen EDS (elektronendispersions-spekirokopische) Analysen
der keramischen und glasernen Phasen und stitzen die These, dass
keramische/rutile Phase und Glasphase weitgehend getrennt voneinander vorliegen.

Wahrend die EDS-Analysen der hellen TiO, Kdérner keinerlei Spuren von Perlit
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anzeigen (Abb. 5 F), weist die Glasphase durchaus auch Spuren von TiO, auf (Abb.
5 E). Dies mag sowohl auf eine begrenzten Léslichkeit des TiO, in der Glasschmelze
jenseits von 1554 °C zurlckzufiihren sein [72], kdnnte aber auch durch nicht
sichtbares, nahe der Glasoberflache liegendes TiO, verstarkt werden. Zusatzliche
Roéntgenbrechungsanalysen (XRD) des IKKM Aachen unterstitzen diese
Einschatzung: Es liegen sowohl eine rutile Phase, als auch eine amorphe

Glasphase, aber keine weiteren Kristallphasen in Ecopore vor.

Abbildung 6: Ecopore lasst sich auch mit gradiertem Porenaufbau herstellen. Dies erlaubt ein hohes
MaB an mechanischer Verzahnung mit Knochengewebe an der Zirkumferenz bei gleichzeitig hoher
Druckfestigkeit des Gesamtverbundes.
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Die Biokompatibiltat von Ecopore

In einer ersten Biokompatibilitatsuntersuchung an L929 Fibroblasten und humanem
Vollblut, durchgefihrt durch ein zertifiziertes Testlabor (BMP GmbH, Aachen,
Deutschland) nach ISO / EN 10993-5, konnte Ecopore die grundsétzliche

Biokompatibilitat attestiert werden.

Zunéachst wurden Eluate hergestellt, indem definierte Mengen von Ecopore (0,2 g/ml)
mit RPMI 1640 Zellkulturmedium inkubiert wurden (72 h bei 37 °C). Dieses so
konditionierte Medium wurde dann fir die Kultur von L929 Fibroblasten in
herkdmmlichen Petrischalen verwendet. Die Kulturdauer betrug 24 h.
Unkonditioniertes RPMI Medium diente als Negativkontrolle, RPMI mit einem Zusatz
von 10 Vol.-% Ethanol als Positivkontrolle. Die Vitalitdt der Zellen wurde durch eine
Fluoreszenzdoppelfarbung, bestehend aus Fluoresceindiacetat und Ethidiumbromid,
untersucht. Die Morphologie der Zellen wurde mit einer klassischen
Hamatoxylinfaroung untersucht. Zur Messung von Zellproliferation und
Zellstoffwechsel diente der XTT-Test (Tetrazoliumsalz-Spalttest) und die
Inkorporation  von  Bromodesoxyuridin  (BrdU). Die  Auswertung  der
Proliferationsuntersuchung erfolgte colorimetrisch in einem Photometer. Mit keinem
der untersuchten Parameter konnte unter mit Ecopore inkubiertem Medium eine
Kompromittierung der verwendeten L929 Fibroblasten festgestellt werden. Samtliche

Ergebnisse lagen im Bereich der Negativkontrolle.

In einem weiteren Modell wurde untersucht, ob der direkte Kontakt von humanem
Vollblut mit gemérsertem Ecopore eine primare Entzindungsreaktion ausldste.

Humanes, heparinisiertes Vollblut wurde dazu in einer modifizierten Chandler-Einheit
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unter dynamischen Bedingungen (275 /s) inkubiert. Heparinisiertes Vollblut ohne
weitere Additive diente als Negativkontrolle, 100 cm? Cuprophanfolie als
Positivkontrolle. Als Parameter fur eine primare immunologische Reaktion diente der
Komplementfaktor C5a [73;74]. In keinem unabhangigen Experiment konnte eine
signifikante Cb5a-Erhdhung festgestellt werden. Die gemessenen Werte lagen im

Bereich der einfachen Standardabweichung der Negativkontrolle.
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Ziel dieser Untersuchung und weiterer Projektverlauf

Nach der oben beschriebenen Feststellung der generellen Biokompatibilitdt von
Ecopore sollte in einer weiteren in vitro Untersuchung geklart werden, inwieweit
Ecopore fir die Implantation in Knochen und letztlich fir den Einsatz als

endoprothetischer Knochenersatzwerkstoff geeignet ist.

I
Matenalplanung Erstes Fommosions- und I vitro I
und Biokompatibikitats- Toopzstatsumt ersuch Untersuchungen an ]
-entwicklung * Scresnang mit L9229 ungen l* Fuimmanen i
Fromoblasten und an Cigteoblasten
humanem Vollbbe 1 ‘
]

Abbildung 7: Chronologische Darstellung der Einzeluntersuchungen im Rahmen der Entwicklung
des pordsen Knochenersatzwerkstoffes Ecopore. Hervorgehoben sind die Untersuchungen, die
Hauptgegenstand der vorliegenden Arbeit sind. Blass dargestellt sind in Vorbereitung befindliche
in vivo Experimente.

Diese Untersuchung, deren Darstellung Hauptgegenstand dieser Arbeit ist, bestand
aus zwei Teilen; zunéachst wurde ein Korrosionsversuch nach ISO / EN 10993-4
durchgefihrt, um das Biodegradationsverhalten des Materials zu prifen. Es galt zu
klaren, ob sich das Material in quasi-physiologischem Milieu (pH 7,4 und
Kdrpertemperatur) als korrodierbar oder inert erweisen wirde. Diese Untersuchung
wurde Uber einen Zeitraum von 21 Tagen durchgefthrt. Das Eluat wurde asserviert
und einer Toxizitatsuntersuchung durch ein zertifiziertes Labor zugefthrt. Da weder
uber rutiles TiOz, noch Uber Perlit Daten zu Korrosionsverhalten oder Toxizitat
vorlagen, war dies ein wichtiger Schritt flr die weitere Entwicklung des Materials (s.

Abb. 7).
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Im zweiten Teil wurde ein Zellkulturmodell gewahlt, das das avisierte Zielgewebe
Knochen genauer abbilden konnte, als dies mit L929 Fibroblasten mdglich war. Dazu
wurden primare humane Osteoblasten in vitro in direkten Kontakt mit nichtpordésen
Proben von Ecopore, von reinem Perlit und von reinem, rutilem TiO, gebracht und 9

Tage lang auf diesen Proben inkubiert.
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MATERIALIEN UND METHODEN

Vorbereitung der keramischen Materialproben

Ziel dieser Untersuchung war es, humane Osteoblasten in direkten Kontakt mit
Proben von Ecopore, sowie seiner beiden Einzelkomponenten zu bringen. Um einen
direkten Vergleich der drei in ihrer Beschaffenheit sehr unterschiedlichen Materialien
zu ermdéglichen, war es erforderlich, gleich groBe und topographisch maéglichst
ahnliche Oberflachen zu erzeugen. Zu diesem Zweck wurden dichte und somit nicht-
porése Proben hergestellt. Die Proben hatten die Form von runden Scheiben der

Dimension & 24 x 3 mm.

Ecopore wurde gemdB dem im vorangegangenen Abschnitt dargelegten
Herstellungsprozess erzeugt. Zur Herstellung nicht-poréser Proben war allerdings die
Zermorserung der Blahperlitflocken zu feinem Pulver notwendig. Nach Herstellung
der primaren Mischung aus TiO,, Perlit, 15,5 Gew.-% entionisiertem Wasser und
organischen Zusatzstoffen in einer Industrieknetmaschine (Knetdauer 18 h), wurde
diese durch eine runde Offnung gepresst und so zu zylindrischen Rohlingen mit
einem Durchmesser von 40 mm verarbeitet. Trocknung, Brand und
Abkuhlungsphase fanden wie oben beschrieben statt. Aus den abgekihlten
Rohlingen wurden schlieBlich mit Diamantwerkzeugen Zylinder mit einem
Durchmesser von 24 mm gefrast und diese dann in Scheiben von 3 mm Dicke

zersagt.
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Reines keramisches TiO. wurde im Schlickerguss-Verfahren hergestellt. Dazu
wurden 74 Gew.-% TiO, Pulver mit entionisiertem Wasser und organischen Additiven
in Suspension gebracht und diese Mischung wie beschrieben 18 h lang geknetet.
Danach wurde die Mischung in Gipsformen Uberfihrt und nach dem schon
beschriebenen Temperaturprofil gebrannt. SchlieBlich wurden aus dem Rohling die

Probenkdrper gefrast/geséagt.

Zur Herstellung der Probenkérper aus reinem Perlitglas wurde zunachst wieder
Perlitpulver hergestellt. Dieses wurde dann isostatisch gepresst um eine weitere
Verdichtung zu erzeugen. Das vollstandige Aufschmelzen erfolgte bei 1700 °C fir 2
h in einem speziellen PlatingefaB. Die hbéhere Temperatur im Vergleich zum
Herstellungsprozess von Ecopore wurde gewahlt, um die Zahl verbliebener Poren
auf ein MindestmaB zu reduzieren. Die Rohlinge wurden dann passiv bis auf
Raumtemperatur abgeklhlt. Ein Zylinder (& 24 mm) wurde aus dem im Platingefa3

befindlichen Rohling heraus gefrat und in 3 mm dicke Scheiben zersagt.

Abbildung 8: Materialproben fir die direkte
Cokultur mit humanen Osteoblasten. Kontrolle
aus plasma-behandeltem Polystyrol
(Thermanox®), sowie nicht-porése Proben von
Ecopore (B), Perlit (C) und keramischem TiO,
(D).
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Alle Scheiben wurden nach ihrer Herstellung mit einer D76 Diamantscheibe
geschliffen und damit eine mittlere Rauhigkeit von Ra = 1,583 pm erzeugt.
AbschlieBend erfolgte eine kurze Erhitzung auf 800 °C (Erhitzung 400 K/h) mit
anschlieBender passiver AbklUhlung bis auf Raumtemperatur, um eine theoretische
Kontamination mit organischem Material weitestgehend auszuschlieBen (vergl. Abb.

8).

Korrosionsuntersuchung

Materialkorrosion wurde unter Beriicksichtigung der ISO / EN 10993-4 Norm
ermittelt. Dazu wurden dichte, nicht-porése Materialproben einem definierten
Volumen physiologischer Kochsalzlésung ausgesetzt (1,3 ml / mm? Proben-
oberflache). Die Proben wurde zusammen mit der Kochsalzlésung in 20 ml Falcon-
Tubes Uberflhrt und bei 37 °C fir einen Zeitraum von 21 Tagen unter leichter
Schwenkbewegung inkubiert. Nach Ablauf des Zeitraumes wurden die Proben
jeweils zweimal mit entionisiertem Wasser gespiilt, fir 2 h bei 80 °C getrocknet und

schlieBlich auf einer Prazisionswaage gewogen.

Die Uberstande aus dem Korrosionsversuch, also die eluierte Kochsalzlésung, wurde
zunachst asserviert und eingefroren. Zu einem spéateren Zeitpunkt wurden die Eluate
gemaB I1SO / EN 11885 (Atomemissionsspektroskopie, ICP-AES) und EN 1483
(Atomabsorptionsspektroskopie, AAS) in einem zertifizierten Labor (FGK -
Forschungsinstitut flr anorganische Werkstoffe Glas/Keramik GmbH, Héhr-
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Grenzhausen, Deutschland) einer Elementaranalyse unterzogen, um so einerseits
etwas Uber das Spektrum von in Perlit enthaltenen Spurenelementen zu erfahren
und andererseits festzustellen, ob diese Spurenelemente in kritischen und somit

toxischen Mengen freigesetzt werden.

Die Daten wurden einem Student’'schen T-Test unterzogen, um die
Irtumswahrscheinlichkeit beim Vergleich der Mittelwerte der unabhangigen

Stichproben mit den Referenzwerten der WHO einschéatzen zu kénnen.
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In vitro Untersuchungen an primaren humanen Osteoblasten

Osteoblasten sind differenzierte Zellen, verantwortlich fir die Bildung und
Mineralisation von Knochen. Sie sind bei optimaler Anhaftung am Untergrund kuboid
geformt, basophil und enthalten viel raues endoplasmatisches Retikulum als Zeichen
ihrer hohen Proteinproduktion. Man findet sie in Havers’schen Systemen, wo sie
eine Phalanx bilden, die die von vorgeschalteten Osteoklasten gebildeten
Havers'schen Kandle mit neuem Osteoid auskleiden und schichtweise
mineralisieren. Adaquater Reiz fir die Aktivierung von Osteoklasten und
Osteoblasten sind nach heutigem Kenntnisstand vor allem mechanische und

endokrine Stimuli.

Osteoblasten bilden vor allem groBe Mengen des Enzyms Alkalische Phosphatase,
das fur die Zugbelastbarkeit der Kortikalis verantwortliche Protein Kollagen | und
nicht-kollagenhaltige Proteine der Knochenmatrix, zum Beispiel Fibronektin, Bone-

Sialoprotein oder Vitronektin.

Ihre Vorlauferzellen sind die so genannten Praosteoblasten, die einige, aber nicht
alle der oben bezeichneten Charakteristika von Osteoblasten aufweisen. Zum Ende
der Bildung eines Havers schen Kanals mauern sich Osteoblasten in Osteoid ein und
werden zu stationdren Zellen, die miteinander durch feine Kanéle kommunizieren
und vermutlich versorgende Aufgaben Ubernehmen. In diesem Zustand werden sie
Osteozyten genannt. Ob diese bei erneuten Umbauvorgdngen wieder reaktiviert

werden, ist noch ungeklart.
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Osteoblasten werden nur zu einem geringen Teil zu Osteozyten (ca. 20%). Der Rest
hat eine definierte Lebensdauer und geht vermutlich durch Apoptose zugrunde. Der
Nachschub junger Osteoblasten wird durch die Praosteoblasten sichergestellt, die
ihrerseits von mesenchymalen Stammzellen gebildet werden, die im angrenzenden
Bindegewebe und der Spongiosa zu finden sind. Auch gibt es so genannte Colony-
Forming-Unit Fibroblasten (CFU-F) - polypotente Zellen, die sich in Osteoblasten,
Chondroblasten, Adipozyten und Fibroblasten umformen kdnnen (diesen
Differenzierungspfad nennt man asymmetrische Mitose). Auch in vitro konnten diese
unterschiedlichen Differenzierungspfade induziert werden. Dies gelingt in vielen
Féllen mit Steroidhormonen, im Fall von Osteoblasten mit Dexamethason und D-
Hormon. Auch an klonierten Zelllinien von Mausen (embryonale Fibroblasten C3H
10T1/2) und Ratten (ROB-C26 und RCJ 3.1 aus Schadelknochen und C1 aus
Muskelgewebe) konnte eine distinkte Differenzierungshierarchie nachgewiesen
werden: Multipotente Zellen wandeln sich zunéchst in tri- oder bipotente Zellen und
diese schlieBlich in monopotente Zellen (wie Osteoblasten, Chondroblasten,
Myozyten oder Adipozyten) um. Der Zelltyp, der in dieser Hierarchie nur noch
Knochenzellen bilden kann, wird Osteoprogenitor-Cell oder auch Vorlauferzelle

genannt. Letztere ist ein Beispiel fir eine tri- oder bivalente Zelle.

Solche Knochen-Vorlauferzellen sind nicht immer sehr aktiv. Es gibt einerseits
Kolonien von ihnen, die ohne spezielle Stimuli in vitro voll ausdifferenzierte
Osteoblasten heranbilden und andererseits auch solche, die dies nur unter
Zuhilfenahme von Wachstumsfaktoren wie zum Beispiel Bone Morphogenetic Protein

tun.
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Bei der Anlage von Primarkulturen aus humaner oder tierischer Spongiosa mit dem
Ziel einer Osteoblastenkolonie (zum Beispiel zur in vitro Testung von
Knochenersatzwerkstoffen) ist es somit ratsam, dem Kulturmedium Dexamethason
und/oder BMP hinzuzufligen, um eben ein Ausdifferenzieren in den Bindegewebs-

oder Knorpeltyp zu verhindern.

Osteoblasten bilden und reagieren auch auf Prostaglandine, speziell Prostaglandin
E,, durch die bestimmte Reaktionen induziert und moduliert werden. Adaquate Reize
fir eine Prostaglandinbildung sind verschiedene Hormone, Zytokine und auch

mechanische Einwirkungen auf den Zellverband.

Zellkultur

Humane Osteoblasten wurden aus explantieter Beckenkammspongiosa
unfallchirurgischer Patienten angezichtet, die vorher schriftich dazu eingewilligt
hatten. Aus diesen Explantaten wurden Zellen isoliert und gemaB einem
Standardprotokoll kultiviert [75;76]. Als Kulturmedium diente Dulbecco’s Modified
Eagle’s Medium (DMEM) mit den Nahrstoffzusatzen F-12 und Glutamax (alle Gibco-
BRL, UK), sowie Penicillin (100 U/L), Streptomycin (10 pg/mL) (beide Sigma-Aldrich),
10 % fetales Kalberserum (FKS), Dexamethason (100 nmol) und Vitamin C (0,05
mmol). Bei Erreichen eines konfluenten Zellrasens wurden die Kulturen suspendiert
und im Verhaltnis 1:2 auf neue Kulturflaschen aufgeteilt. Um die Zellen vom
Untergrund abzulésen, wurden sie mit einer Lésung aus 0,05 % Trypsin, 0,04 %
EDTA (beide Sigma-Aldrich) und PBS bei 37 °C fir 5 Minuten inkubiert. Nach der
zweiten Passage (typischerweise nach 14 Tagen) wurden die Zellen auf ihren

Phanotyp untersucht. Osteoblasten weisen im Gegensatz zu Fibroblasten oder
31



MATERIALIEN UND METHODEN

Adipozyten, die in einer Primarkultur immer mitkultiviert werden, eine distinkte
Aktivitat des Enzyms Alkalische Phosphatase auf. Dieses dient in vivo der
Alkalisierung des Gewebes, was zu einer Ausféllung von Calcium und Phosphat fihrt
und so die Knochenmineralisation einleitet. Die gezlichteten Osteoblasten wiesen in
einem enzymatischen Assay nach Sodek et al. regelm&Big eine Aktivitdt von ALP
auf, was auf bei der Mehrzahl der gezichteten Zellen auf einen konsistent
osteoblastaren Phanotyp schlieBen lasst [75]. Zum Vergleich ist in Abbildung 9 ein
Osteoblast mit typischen Transmembran- und Strukturproteinen, extrazellulérer

Matrix und Stoffwechselwegen dargestellt.

KOLLAGEN FIEROMEKTIN

Interzellulares Attachment
Zellmigration

Abbildung 9: Ultrastruktureller Aufbau eines Osteoblasten, typische
Stoffwechselprodukte, Strukturproteine und extrazelluldre Matrix
(Eigene Anfertigung, modifiziert nach www.biocarta.com - E. Schaefer)
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Im nachsten Schritt wurden auf jede Materialprobe 4 x 10* Zellen, suspendiert in 1 ml
Medium, aufpipettiert. Zum Einsatz kamen vier Materialvarianten: Nicht-porése
Proben von Ecopore, reinem Perlit und reinem TiO,, sowie als Kontrollmaterial
Plasmagas-behandeltes Polystyrol (Thermanox®, @ 24 mm). Die Proben wurden in
6-Well Platten (Falcon Multiwell, Becton Dickinson, Franklin Lakes, NJ, USA)
aufbewahrt und in einer angefeuchteten, karbogenen Atmosphére (5 % CO,, 95 %
Raumluft) bei 37 °C inkubiert. Das Suspensionsvolumen wurde genau so gewahlt,
damit sich auf allen Materialien ein stehender Tropfen entwickelte, der die
Oberflache der Scheiben gréBtenteils abdeckte und so primér ein breiten Besatz der
verfligbaren Materialoberflache zulieB, ohne dabei aber seitlich von den Scheiben in
die Kulturschale abzuflieBen und so die Ausgangszellzahl zu vermindern. Der
Tropfen wurde 2 h lang so belassen, um ein Absedimentieren und Anheften der
Zellen auf das jeweilige Material zu gewahrleisten. Danach wurde jedes Well mit
weiteren 2 mL Kulturmedium aufgefillt. Auf Thermanox wurden anstatt 4 x 10* Zellen
nur 2 x 10* Zellen ausgesaht, um eine friihzeitige Hyperkonfluenz im Verlaufe des
Beobachtungszeitraumes zu verhindern [77]. Die Thermanox-Kontrollproben
entziehen sich so jedoch weitgehend einem quantitativen Vergleich und kénnen nur

der qualitativen Kontrolle dienen [78].

FOr dieses Experiment wurden drei unabhangige Ansédtze mit Zellen
unterschiedlicher Spender durchgefihrt. Zwei Spender waren mannlich und 55 bzw.
20 Jahre alt, eine Spenderin war 51 Jahre alt. Uber Komorbidititen der Spender zum
Zeitpunkt der Explantation, die die Aktivitat der Zellen beeinflussen kénnten, ist uns
nichts bekannt. Die Zellen wurden nicht gepoolt und in drei unabhangigen

Experimenten jeweils an drei Stichtagen (3, 6, 9 Tage) getestet.
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Zellvitalitat

Die Vitalitat der verwendeten Zellen wurde durch eine Fluoreszenzmarkierung mit
Fluorresceindiacetat und Propidiumiodid getestet. Fluoresceindiacetat permeiert die
Zellmembran intakter Zellen und farbt ihr Zytoplasma grin an, wahrend
Propidiumiodid diese Plasmamembran intakter Zellen nicht durchdringen kann.
Defekte Plasmamembranen kann es jedoch passieren und interkaliert dann mit der
im Zytoplasma oder Nukleus befindlichen DNA. Diese Markierung imponiert dann rot

bis orange.

Zellmorphologie

Zur Darstellung der Zellmorphologie und der Anheftung der Zellen auf den soliden
und mithin dunklen Probenkérpern war der Einsatz von Hamatoxylin und
konventioneller Lichtmikroskopie nicht geeignet. Deshalb setzten wir zur
morphologischen Untersuchung die Rasterelekironenmikroskopie (REM) ein. Zur
Vorbereitung darauf wurden die mit Zellen besetzten Materialproben zunachst mit
Phosphatpuffer (PBS) gespilt und in 3 % Glutaraldehyd 2 h fixiert. Danach wurden
die Proben wiederum 1 h mit PBS gesplilt, in einer aufsteigenden Alkoholreihe (30,
50, 70, 90, 100 %) entwéssert und dann in einem Critical-Point-Dryer (Polaron,
Plano, Géttingen, Deutschland) mit CO, getrocknet. SchlieBlich wurden die Proben
mit Gold ummantelt und mit einem Rasterelektronenmikroskop (Philips SEM 515,
Eindhoven, Niederlande) und einer Beschleunigungsspannung von 20 keV

begutachtet.
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Zellstoffwechsel und Zellproliferation: XTT-Test

Die Proliferation der einzelnen Zellkulturen wurde naherungsweise durch Darstellung
ihrer metabolischen Aktivitdt nachgewiesen. Dazu diente der XTT-Test
(Tetrazoliumsalz-Spalttest). Der Test bietet den Zellen ein Substrat an, welches
durch mitochondriale Aktivitdt gespalten und zu einem farbigen Produkt umgesetzt
wird, das colorimetrisch gemessen werden kann. In einem Vorversuch konnte
gezeigt werden, dass XTT-Werte sehr eng mit der Zellzahl in einer jeweiligen Kultur
korrelierten. In dieser Studie wurde deshalb auf die Bestimmung der Zellzahl zum

Proliferationsnachweis verzichtet.

Der Test wurde gemaB dem Arbeitsprotokoll des Herstellers (Roche, Mannheim,
Deutschland) durchgefthrt. Dazu wurden 50 pyL der XTT Lésung mit 0,1 mL Reagenz
gemischt. Nach der Inkubationszeit wurden 50 pL der fertigen XTT-Lésung zu jedem
Well hinzu pipettiert, so dass die resultierende Konzentration 0,3 mg/mL betrug. Die
Materialproben wurden dann weitere 2 h inkubiert und die metabolische Aktivitat
dann bei einer Wellenlange von 490 nm in einem Photometer (Molecular Devices)
ausgelesen. Die Ergebnisse wurden um den Blankwert (zellfreies Medium) reduziert
und als optische Dichte (OD490) wiedergegeben. Alle Materialproben wurden
dreifach bestimmt. Die Ergebnisse sind grafisch zusammengefasst und zeigen den

Mittelwert + Standardabweichung.
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ELISA-Analyse der Zytokine IL-1, IL-6 und TNF-a

Wahrend der Inkubationszeit wurde das Zellkulturmedium alle 2 Tage ausgetauscht
(3 mL/Well). Die verbrauchten Uberstinde wurden an jedem Stichtag asserviert und
bei -80 °C eingefroren. Die Uberstdnde wurden dann unter Zuhilfenahme klinischer
ELISA Diagnosekits (Promocell, Heidelberg, Deutschland) auf ihren Inhalt von
Interleukin-1, Interleukin-6 und Tumornekrosefaktor-a untersucht. Die Ergebnisse
wurden mit der metabolischen Aktivitat (XTT-Werte) normalisiert, um relative und

damit vergleichbare Daten zu erhalten.
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Korrosionsuntersuchung

Diese Untersuchung wurde vorgenommen, um abschatzen zu kdénnen, wie sich

Ecopore bei permanenter Implantation in einen lebenden Organismus verhalten

wirde, so wie es auch beim Einsatz als Knochenersatzmaterial der Fall ware. Dazu

wurden nicht-porése Materialproben (die gleichen Scheiben, die auch fir die

Cokultur mit humanen Osteoblasten verwendet wurden) 21 Tage lang bei 37 °C in

physiologischer Kochsalzlésung inkubiert. Nach Abschluss der Inkubation wurden die

Materialproben gespult, getrocknet und auf einer Prazisionswaage gewogen. Tabelle

3 fasst die Ergebnisse zusammen.

Masse der Proben [g] Probe 1

1. Wagung
2. Wagung
3. Wagung
Mittelwert

6,9493
6,9485
6,9486
6,9488

Mittelwert Wagung vorher 6,9500

Differenz

-0,0012

Prozentualer Masseverlust 0,017%

Probe 2
6,9281
6,9283
6,9286
6,9283
6,9294
-0,0009
0,013%

Probe 3
7,3150
7,3163
7,3160
7,3158
7,3168
-0,0010
0,014%

Tabelle 3: Korrosionsprifung mittels Prézisionswagung

Ecopore erwies sich mit einem mittleren Masseverlust von 0,01460 + 0.00002 % in

diesem Modell als korrosionsunempfindlich. Es kann daher davon ausgegangen

werden, dass Ecopore nicht

resorbierbar ist und sich in situ weitgehend

unempfindlich gegeniber herrschendem pH-Wert und Temperatur verhalten wird.
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Kontrolle Ecopore-
ELEMENTAR (Kochsalz- inkubierte p WHO
ANALYSE I6sung) Kochsalzlsg.
Element mg/l mg/l mg/l
Al 0.0010 0.00100 n.a.
As 0.0020 0.0020£0 n.a. 0.01
B 0.0220 0.019740.0023  0.08 0.5
Ba 0.0004 0.0177+0.0144  0.05 0.7
Ca 0.0890 0.6433+0.1904  <0.01
Cd 0.0001 0.0001£0 n.a.
Co 0.0001 0.0241+0.0332  0.14
Cr 0.0010 0.0010£0 n.a. 0.05
Fe 0.0010 0.0031+0.0011 0.02
Ga 0.0001 0.00010 n.a.
K 0.5500 1.84330.2570  <0.01
Mg 0.0097 0.0450+0.0135  <0.01
Mn 0.0001 0.0060+0.0040  <0.03 0.4
Mo 0.0006 0.0174+0.0141 0.05 0.07
Ni 0.0018 0.0039+0.0018  0.05 0.02
PO4 0.1400 0.8000£0.5126  0.04
S04 0.0110 0.0230£0.0070  0.02
Si 0.0380 0.2263+0.2034  0.09
Sr 0.0005 0.0041£0.0014  <0.01
Ti 0.0001 0.0132#0.0198  0.16
Zn 0.0030 0.0373£0.0085  <0.01
Zr 0.0001 0.000120 n.a.
Hg <0.0002 <0.0002 n.a.

Tabelle 4: Elementaranalyse der Uberstande aus dem
Korrosionsversuch. Unbenutzte Kochsalzlésung diente als
Kontrolle. Zum Vergleich die aktuellen
Trinkwasserempfehlungen der WHO.

Sowohl rutiles TiO,, als auch und vor allem Perlit sind in dieser Form bislang noch
nicht in einem alloplastischen Material verwendet worden. Insbesondere Perlit konnte
aufgrund seines vulkanischen Ursprungs und der somit nicht kontrollierbaren
chemischen Zusammensetzung eine Vielzahl metallischer Spurenelemente
enthalten, die wiederum seinen Einsatz als Teil eines Knochenersatzwerkstoffes
unter Umsténden einschranken wirden. Deshalb wurden die im oben beschriebenen

Korrosionsversuch benutzten Kochsalzlésungen zunachst asserviert und spater einer
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Analyse in einem zertifizierten Labor zugefihrt. Als Kontrolle diente eine Probe
unbenutzter Kochsalzldsung derselben Charge wie die der Uberstande des
Korrosionsversuches. Der gesamte Versuch wurde insgesamt dreimal durchgeflhrt.
Die Mittelwerte der gemessenen Konzentrationen sind in Tabelle 4
zusammengefasst. Von 23 getesteten Elementen waren, verglichen mit der
Kontrolle, 7 unverandert, darunter potentiell zytotoxische und genotoxische Elemente
wie Arsen, Bor, Cadmium, Chrom und Quecksilber. 16 Elemente lagen in signifikant
(p = 0.05) erhbhter Konzentration in den Korrosionslésungen vor, darunter Barium,
Mangan, Molybdan, Nickel und Strontium. Ausserdem lagen 3 weitere Elemente
(Cobalt, Silizium und Titan) erhdht vor, jedoch in mit grosser Variabilitat (0.16 > p >
0.05). In Ermangelung von Vergleichsdaten wurden die aktuellen Empfehlungen der
WHO flr Trinkwasserqualitdt herangezogen und die verfligbaren Referenzwerte in

Tabelle eingebunden.

In vitro Untersuchungen an primaren humanen Osteoblasten

Nach Feststellung der allgemeinen Biokompatibilitat mit L929 Fibroblasten sollte in
einem weiteren in vitro Experiment aufgeklart werden, ob Ecopore und seine
einzelnen Komponenten auch mit Zellen des spateren Anwendungsbereiches, also
Osteoblasten, kompatibel sein wirden. Dazu wurden primare humane Osteoblasten
aus Spongiosaexplantaten angezichtet und diese direkt auf Proben der
unterschiedlichen Materialien ausgesaht. Es handelt sich also um ein in vitro Modell,
welches durch den direkten Kontakt von Material und spezifischen Knochenzellen
eine realitdtsnahe Aussage Uber Ecopores biologische Eignung als Implantatmaterial

im Knochenbereich erlaubt. In dieser Untersuchung wurden die Parameter
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Zellvitalitat, Zellmorphologie, Zellstoffwechsel und Zellproliferation und schlieBlich

immunologische Aktivierung bestimmt.

Zellvitalitat

Die Vitalitét von Zellen ist nur bei intakter Plasmamembran gewahrleistet. Die
Integritdt der Zellmembanen wurde durch eine Doppelmarkierung mit
Fluoreszeindiacetat (FDA) und Propidiumiodid (PI) untersucht. Die Vitalitat der Zellen
war auf allen Materialien und an allen Stichtagen generell sehr gut, rot markierte
DNA als Zeichen geschédigter Zellen und Toxizitat der assoziierten Materialien war
nicht zu beobachten. Es konnte im Verlauf des Beobachtungszeitraumes auf allen
Materialien eine zunehmende Konfluenz der Zellen beobachtet werden. Auf der
Kontrollprobe aus Polystyrol (THERMANOX®) bildeten die Zellen lange Fortsétze, so
dass die Zellen nicht selten eine maximale Ausdehnung von 200 um erreichten.
Durch die Ausrichtung in der Longitudinalachse und enge Anlagerung dieser langen
Zellfortsatze ergab sich im Vergleich zu den keramischen Proben und Perlit ein
deutlich unterschiedliches Ubersichtsbild des Zellkultur (Abb. 10 A). Auch die
Proliferationsrate (also die Zeit bis zum Erreichen eines konfluenten Zellrasens) war
auf THERMANOX deutlich héher als auf den anderen Materialproben. Auf
ECOPORE waren die ausgesahten Zellen erheblich weniger ausgedehnt und hatten
eine eher kuboide Form mit einem typischen Durchmesser von 20-40 um (Abb. 10
B). Initiale Anheftung und Vitalitdt, Morphologie und Proliferationsrate der Zellen
erschienen auf PERLIT (Abb. 10 C) und TIO. (Abb. 10 D) weitgehend identisch mit

ECOPORE.
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Zellmorphologie

Zur Untersuchung der Zellmorphologie und zur Detailstudie der extrazellularen Matrix
der Zellen und Grenzflache zwischen einzelnen Zellen und Untergrund wurden
rastelektronenmikroskopische Bilder angefertigt (Abb. 10 E-H). Hier fiel zunéachst auf,
dass die in der Fluoreszenzfarbung beobachteten, distinkten morphologischen
Unterschiede zwischen Zellen, die auf THERMANOX kultiviert wurden und solchen,
die auf den anderen Materialproben kultiviert wurden, nicht so deutlich imponierten.
Dennoch waren die Zellen auf THERMANOX generell weiter ausgebreitet, als auf
den anderen Materialien. Auf allen Materialien inklusive der THERMANOX
Kontrollproben konnten ausgebreitete und somit fest verankerte Zellen, neben
kugelig retrahierten, mitotischen Zellen beobachtetet werden. Auch konnte eine
reiche extrazellulare Matrix (Abb. 10 G) und an spateren Stichtagen auch

Mineralisationskerne beobachtet werden.
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Zellstoffwechsel und —proliferation: XTT-Test

Durch den XTT-Test konnte auf allen Zellen an allen Stichtagen eine metabolische
Aktivitdt nachgewiesen werden (Abb. 11). In allen unabhangigen Experimenten
konnte eine ungebremste Aktivitdtssteigerung im Beobachtungszeitraum gezeigt
werden. Das Profil der Aktivitatsteigerung nimmt auf allen Materialien eine linearen
bis exponentiellen Verlauf an, was die Proliferation der einzelnen Zellkulturen nahe
legt, da die metabolische Aktivitat der einzelnen Zellen durch die beteiligten Enzyme
natdrlich begrenzt ist und so auch das Aktivitatsprofil einer nicht-proliferierenden
Kultur eher einen logarithmischen Verlauf nehmen wirde. Diese Interpretation wurde

durch unsere mikroskopischen Beobachten voll unterstitzt.

XTT

0,5

0.4 1 m day 3
o ]
o 0,3 o day 6
; 02 | O day 9

0,1

0,0 -

Ecopore Perlte  TiO2 Therm.

Abbildung 11: Verlauf der Proliferation/XTT-Werte der
Zellen in direktem Kontakt mit den verwendeten
Materialien Gber 9 Tage (jeweils MWt + Standard
abweichung, n=3). Das Inokulum bei Thermanox lag bei
2x10* Zellen vs. 4x10* Zellen bei den anderen
Materialien.

43



ERGEBNISSE

Trotz der kleineren Inokula, die auf den THERMANOX Kontrollproben ausgesaht
wurden (2x10* vs. 4 x10* Zellen), zeigte sich schon an Tag 3 eine fast gleich groBe
Gesamtstoffwechselaktivitdit der Zellen auf allen Materialien. An den folgenden
Stichtagen war die Aktivitat auf THERMANOX ausnahmslos erheblich grdBer als auf
den Ecopore-assoziierten Materialproben. Dies legt eine deutlich hdéhere

Proliferationsgeschwindigkeit der auf THERMANOX inkubierten Zellen nahe.
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ELISA-Analyse der Zytokine IL-1, IL-6 und TNF-a

Die Konzentrationen der klassischen Entzindungsmediatoren Interleukin-1 und
Tumornekrosefaktor-o lagen unterhalb der Nachweisgrenze der verwendeten ELISA-
Kits. Wir konnten fir alle Materialien, im Vergleich zu den THERMANOX
Kontrollproben in allen unabhangigen Experimenten und an allen Stichtagen keinerlei
Erhéhung der genannten Parameter feststellen. Die gemessenen Konzentrationen
von Interleukin-6 waren demgegentber etwas erhdéht. Diese Erhdhung war
konsistent an allen Stichtagen und in allen unabhangigen Experimenten. Folgende
Konzentrationen, ausgedrickt als arithmetisches Mittel Gber alle Stichtage und

unabhangigen Experimente (n=3), wurden beobachtet (Tab. 5):

Interleukin-6 MW [pg/mL]
Ecopore 8,78 4,77
Perlit 7,71 £ 3,48
TiO, 12,75 £ 5,40
Thermanox 8,49 + 5,39

Tabelle 5: Durchschnittliche Konzentration von
Interleukin-6, bei direktem Kontakt der Zellen mit
den verwendeten Materialien Gber 9 Tage
(jeweils Mittelwert = Standardabweichung, n=3).

Unterschiede zwischen THERMANOX Kontrollproben und den anderen Materialien
wurden nicht beobachtet. Die Rohdaten wurden mit der XTT-Aktivitat als Ausdruck
der Zellzahl normalisiert und sind in Abbildung 10 grafisch dargestellt. Es fiel auf,

dass die Sekretion von IL-6 pro Zelle zwischen Tag 3 und Tag 9 kontinuierlich sank.
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IL-6
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Abbildung 12: Verlauf der Sekretion vom Interleukin-6,
bei direktem Kontakt der Zellen mit den verwendeten
Materialien tber 9 Tage (jeweils Mittelwert £
Standardabweichung, n=3). Die Daten wurden mit den
XTT-Werten der einzelnen Proben normalisiert.
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In dieser Studie wurde die Eignung eines neuartigen porésen Biomaterials fir den
alloplastischen Knochenersatz gepruft. Bei dem genannten Biomaterial handelt es
sich um einen Verbundwerkstoff, bestehend aus keramischem Titandioxid und dem
vulkanischen Mineralglas Perlit. Aus industriell hergestellten, prozesstechnisch
aufbereiteten Blahperlitkérnern und einem Schlicker auf Titandioxid, Wasser und
organischen Additiven wird eine homogene Mischung erzeugt, die zuné&chst

getrocknet und dann nach einem bestimmten Temperaturprofil gebrannt wird. Das so

I Das Elastizitatsmodul von Ecopore (3-5 GPa) liegt im Bereich dichter Spongioa (4
GPa), aber weit unterhalb von Kortikalis (11 bzw.18 GPa). Bei Belastung gibt Ecopore
deshalb nach und widerstrebt nicht der elastischen Verformung des umgebenden
Knochens. Gleichzeitig verfligt Ecopore auch tber eine Druckfestigkeit von ca. 23 Mpa

[Quelle: IKKM Aachen].

Il Durch die makropordse Architektur von Ecopore ist ein Einwachsen von Knochen
maoglich. Die mechanische Verzahnung an der Grenzflache von Implantat und
Knochen fiihrt zu einer erhéhten Widerstandsféhigkeit gegentber Implantatlockerung.
Bei zunehmendem Durchbauungsgrad des Strukturverbundes aus Ecopore und

eingewachsenem Knochen verbessert sich evtl. auch die Druckfestigkeit.

lll Die kollagenen Lamellen einwachsenden Knochens kdnnten dazu beitragen, eine unter
zyklischer Belastung in Ecopore zu erwartende Materialermidung (Mikrorisse) zum

Stillstand zu bringen und so einem Gesamtversagen vorzubeugen.

IV Die um Gréssenordnungen erweiterte Oberflache von Ecopore im Vergleich zu nicht-
porésen Werkstoffen vergrdssert die Grenzflache von Implantat und Knochen. Diese
kénnte mit Pharmazeutika oder Wachstumsfaktoren effektiv funktionalisiert oder

préoperativ mit autologen Zellen besiedelt werden.

Tabelle 6: Zusammenfassung der Vorteile einer offenen Porenstruktur fur den Erfolg
eines Knochenersatzmaterials
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entstandene Material weiBt eine offene Porenstruktur auf, die aus verschiedenen

Grinden an einen Einsatz als Knochenersatzmaterial denken lasst (s. Tab. 6).

Hauptbestandteil dieser Arbeit waren die Untersuchung der Kompatibilitdt des
Ecopore genannten Komposites aus keramischem TiO, und Perlitglas mit
Osteoblasten, sowie die Untersuchung von Korrosionsempfindlichkeit des Werktoffes
in einem quasi-physiologischen Milieu mit Toxizitatsprifung. Die Zellkompatibilitat
hangt zwangslaufig von einer oder beider Komponenten, oder von etwaigen, durch
den HerstellungsprozeB eingetragenen, physikalischen oder chemischen

Veranderungen ab.

Keramisches TiO, hat im Gegensatz zu metallischem TiO, bisher wenig Verwendung
in der biomedizinischen Technik oder als Alloplastik im Knochenbereich gefunden.
Demzufolge sind bislang wenige Daten zur biologischen Vertraglichkeit von
keramischem TiO. publiziert. Keramisches TiO, ist nicht zytotoxisch in Gegenwart
von Hepatozyten und Kardiomyozyten von Ratten [79]. Aufgrund seiner engen
chemischen Verwandschaft zu den Oxidschichten, die sich typischerweise auf
metallenen TiO, Implantaten bilden, erwarteten wir fir keramisches TiO, eine
generell gute Kompatibilitdt mit Osteoblasten [80;81]. Noch weniger Informationen
sind Uber geschmolzenes Perlit erhéltlich, das bislang keinerlei Verwendung im
biomedizinischen Bereich gefunden hat. Abgesehen von wenigen Studien, die sich
mit den pulmonalen Auswirkungen eingeatmeten Perlitstaubes befassen [82], gibt es
fir die Vertraglichkeit von geschmolzenem Perlitglas in biologischen Systemen
unterschiedlichster Art keine Daten. Aufgrund seines vulkanischen Urspungs und

seiner komplexen und mdglicherweise je nach Lagerungsstatte unterschiedlichen
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chemischen Zusammensetzung war auch keine Abschatzung seiner Biokompatibilitat
im Vergleich zu Bioglasern oder glaskeramischen Dentalendoprothesen mdglich
[83;84]. Perlite werden an verschiedenen Lagerstatten weltweit abgebaut und
kénnten neben ihren Hauptelementen auch Spuren bestimmter Metalle enthalten, die
in gewissen Konzentrationen potentiell zytotoxisch oder sogar genotoxisch sein
kénnen [85-93]. Zwar lieBen die Biokompatibilitatsuntersuchungen von Ecopore an
L929 Fibroblasten keine unmittelbare Zytotoxizitat von Perlit erkennen, doch wurde
zur Verifizierung dieser Einschatzung in dem hier ausgeflhrten Experiment
zusatzlich zu Ecopore auch reines TiO, und reines, geschmolzenes Perlit untersucht.
Somit war eine zentrale Fragenstellung dieser Studie, ob Perlit nicht nur als Teil von

Ecopore, sondern Uberhaupt als implantierbares Biomaterial in Frage kommt.

Nachdem die allgemeine Biokompatibilitdt des Materials, untersucht durch die BMP
GmbH, Aachen, feststand, ging es in dieser Folgestudie um zwei grundsétzliche

Fragenkomplexe:

1. Wie verhélt sich Ecopore strukturell, wenn es in ein Versuchstier implantiert wird?
Wirde es durch das herrschende Milieu (Temperatur, pH, aktivierte Phagozyten)
korrodiert werden oder weitgehend stabil bleiben? Wiuirden sich aus den
verwendeten Ecopore Proben bestimmte metallische Spurenelemente in
toxikologisch bedenklichen Mengen herauslésen, die die weitere Verwendung

von Ecopore als Biomaterial in Frage stellen kénnten?
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2. Wie gut haften primare Osteoblasten an Ecopore und seinen Komponenten an,
wie gut proliferieren sie? Behalten sie ihren typischen Phanotyp und finden sich

Spuren von von extrazellularer Matrix und von Mineralisation?

Im ersten Experiment dieser Studie wurde die Korrosionsempfindlichkeit von
Ecopore Uberprift. Dazu wurden Proben des Materials mit definierter Oberflache in
ein nach ISO / EN 10993-4 festgelegtes Volumen 0,9% physiologischer
Kochsalzlésung eingebracht und bei 37 °C unter leichter Schwenkbewegung 21
Tage lang inkubiert. Im statistischen Mittel verloren die Proben weniger als 0,02 %
ihrer Ausgangsmasse, was Ecopore als korrosionsunempfindlich und nicht
resorbierbar kennzeichnet. Da unser Modell zellfrei war und somit keine aktivierten
Phagozyten (also auch keine Superoxide und sonstigen aggressiven Substanzen)
beinhaltete, ist es nicht ausgeschlossen, dass Ecopore unter langfristiger
Implantation in vivo bei gleichzeitiger mechanischer Belastung ein abweichendes
Verhalten zeigen wird. Zur Beantwortung dieser und vieler anderer offener Fragen
sind Tierexperimente unausweichlich. Weiterhin wurde die Korrosionsflissigkeit
asserviert, eingefroren und zu einem spateren Zeitpunkt einer Elementaranalyse
zugefihrt. Perlit kann als vulkanisches Mineral eine Anzahl metallischer
Spurenelemente enthalten, die die Anwendung von Ecopore als implantierbares
Biomaterial stark einschranken kénnten. Nach einer oben beschriebenen, 21-tagigen
Inkubation in Kochsalzlésung erreichte keines der gefundenen Spurenelemente
kritische Konzentrationen im Vergleich zu aktuellen Empfehlungen der WHO flr die
Qualitdt von Trinkwasser [94]. Die Empfehlungen toxikologischer Grenzwerte
bestimmter chemischer Elemente variieren deutlich und bieten leider zur Zeit keine

eindeutigen Anhaltspunkte fir die Entwickler biomedizinischer Produkte und
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Implantate. Daher erschien uns die WHO Grenzwertetabelle fiir Trinkwasser in
diesem Zusammenhang sowohl zweckmaBig, als auch ausreichend. Die Ergebnisse
dieser Untersuchung legen nahe, dass sich Ecopore generell als Implantatmaterial

eignet.

Nun wurde ein Modell primarer humaner Osteoblasten angewandt, um die
ermutigenden Ergebnisse aus Biokompatibilitdts- und Korrosionsuntersuchung unter
anwendungsnahen Bedingungen zu verifizieren [95]. Spongiosaexplantate enthalten
zu Beginn ihrer in vitro Kultivierung auch andere Zellen der mesenchymalen Reihe,
u.a. Fibroblasten und Adipozyten. Durch Wahl spezieller Kulturmedien und —zusatze
ist es aber mdglich, wahrend der ca. 14 Tage wahrenden Primarkulturphase die
Proliferation dieser Zellen relativ zur Proliferation der Osteoblasten zu reduzieren und
so sukzessive Osteoblastenkulturen hoher Reinheit zu erzeugen. Das Ergebnis sollte
vor Weiterverwendung der Zellen dann durch Nachweis der Aktivitat des Enzyms
Alkalische Phosphatase mittels quantitativem photometrischem Assay oder
farberisch in der Kulturschale geprift werden. Obwohl Osteoblastenlinien wie SaOS-
2 Osteosarkomzellen, oder auch MC3T3- bzw. C3H Fibroblasten-Vorlauferzellen in
dem Ruf stehen, gegeniber primaren Zellen konsistentere Ergebnisse hinsichtlich
Phéanotyp, Proliferation, Mineralisation, Stoffwechselaktivitat zu liefern, eignen sich
primare humane Osteoblasten ebenso gut fiir die Erfordernisse dieses Experimentes

und sind auch unter 6konomischen Aspekten vorteilhaft.
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In dieser Untersuchung sollte im Unterschied zu den beschriebenen
Biokompatibilitatsuntersuchungen sowohl eine anwendungsnahere Zellgattung, als
auch der direkte Kontakt von Zellen und Material sowie seinen Einzelkomponenten
geprtft werden. Die beteiligten Werkstoffe (also TiO,, Perlit und Ecopore) mussten
folglich in nicht-poréser Form vorliegen, damit die Zellsuspension direkt aufgetropft
werden konnten und weitgehend gleich groBe und gleich strukturierte Oberflachen
vorlagen. Als Kontrolle diente plasmabehandeltes Zellkulturplastik (Thermanox®) aus
Polystyrol. Die auf Ecopore und seinen Komponenten geziichteten Zellen wiesen die
typische Morphologie von Osteoblasten auf und erschienen vital [96]. Auch zeigte
sich im XTT-Test ein linear bis exponentiell gesteigerter Zellstoffwechsel, was einen
mittelbaren Hinweis auf eine Proliferation der Kultur darstellt. Die auf Thermanox
gezlchteten Zellen zeigten eine deutlich unterschiedliche Morphologie. Sie wiesen
erheblich gréBere Fortsatze auf und erschienen insgesamt besser angeheftet im
Vergleich zu den von Ecopore abgeleiteten Materialproben, was auf eine hbéhere
Dichte von Focal Adhesions schlieBen lasst [97]. Die vom Hersteller von Thermanox
angegebene Behandlung mit Plasmagas soll die Dichte von Hydroxylgruppen auf der
Materialoberflache und damit die Zelladhasion verbessern, was sich somit im
Vergleich mit Ecopore und seinen Komponenten bestatigen lasst. Der XTT-Test
zeigte fur Thermanox einen deutlich steileren Anstieg des Zellstoffwechsels, was
wiederum mit hoher Wahrscheinlichkeit eine hdhere Proliferationsrate auf diesem
Material anzeigt. Gleichzeitig zeigt dieser Vergleich auch, dass die Zelladhdsion
durch physikochemische oder biochemische Verénderung der Materialoberflachen
generell gesteigert werden kann. Auch fir Ecopore wirden sich solche

Modifikationen anbieten und werden im weiteren Projektverlauf gepruift.
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Im Verlauf dieses Versuches wurde auch geprift, ob die beteiligten Zellen durch die
eingesetzten Materialien zu einer Entziindungsreaktion angeregt wurden. Dazu
wurden die Zytokine bzw. Mediatoren Interleukin-1, Interleukin-6 und
Tumornekrosefaktor-a gemessen [98-100]. Die klassischen Entziindungsmediatoren
IL-1 und TNF-o zeigten sich dabei nicht erhdht. Alle eingesetzten Materialien
inklusive der Kontrolle wiesen Werte aus, die unterhalb der Nachweisgrenze lagen.
Im Gegensatz zu IL-1 und TNF-a wird IL-6 eine vielfaltigere Funktion nachgesagt
[101-107] und Kkorreliert generell mit Zellaktivierung. IL-6 wurde als sowohl pro-, als
auch antiinflammatorisch beschrieben. Im Knochenstoffwechsel spielt es sowohl fur
den Aufbau, als auch den Abbau von Knochen eine Rolle. IL-6 zeigte sich
demgegeniber leicht erhdht. Auf allen Materialien inklusive der Kontrolle zeigten sich
variable Konzentrationen im Bereich von 4-17 pg/mL. Klinische Vergleichsdaten
zeigen Konzentrationen um 1pg/mL beim gesunden Menschen, eine leichte
Erhéhung wahrend der Menstruation, Konzentrationen um 10pg/mL bei manchen
neoplastischen Erkrankungen, bis hin zu Konzentrationen von 30-430 pg/mL nach
Traumata und chirurgischen Eingriffen. In vitro Studien an Osteoblasten berichten
von vergleichsweise hohen Konzentrationen von IL-6 [108]. Nach Normalisierung der
Rohdaten mit den XTT-Werten der jeweiligen Kultur zeigte sich eine kontinuierliche
Abnahme der IL-6 Sekretion pro Zelle; eine Beobachtung, die sich mit Literaturdaten
deckt, in der in den ersten 48 h ein Anstieg der IL-6 Sekretion [106] und danach eine
Abnahme beschrieben wird [109]. Insgesamt sind die beobachteten Konzentrationen
von IL-6 als unkritisch zu werten. In Zusammenfassung der in diesem Experiment
erhobenen Daten kann Ecopore und seinen beiden Komponenten eine gute
Kompatibilitat mit primaren humanen Osteoblasten bescheinigt werden. Aus
materialchemischer Sicht bestehen demnach gute Voraussetzungen fiir eine hohe
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Kompatibilitat und enge Apposition von Biomaterial und Knochengewebe in vivo.
Eine abschlieBende Einschatzung der postulierten, hohen Funktionalitat von Ecopore

als Knochenersatzmaterial erlaubt das gewaéhlte in vitro Modell jedoch nicht.
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ZUSAMMENFASSUNG DER ARBEIT

Ecopore ist ein biokompatibles, leicht herzustellendes, offen-poréses Biomaterial,
das fOr unterschiedliche biomedizinische Anwendungen geeignet erscheint [69].
Seine gute Kompatibilitdt mit humanen Osteoblasten, sein unkritisches
toxikologisches Verhalten und seine vielsprechende Architektur machen vor allem
den Einsatz im Bereich des alloplastischen Knochenersatz interessant.
Oberflachenmodifikationen wie z.B. Atztechniken oder die Koppelung mit
Biomolekilen kénnten die Leistungsfahigkeit von Ecopore sowohl in vitro also auch
in vivo noch steigern und sind deshalb zu empfehlen. Aufgrund der inh&renten
Grenzen, die in vitro Experimente mit sich bringen, konnte das klinische Potential von
Ecopore, insbesondere die postulieten mechanischen Vorteile eines
Strukturverbundes aus porésem Material und Knochengewebe, in dieser Studie nicht

abgeschatzt werden. Hierzu sind zusatzliche in vivo Studien unumganglich.
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Abb. 1:

Abb. 2:

Abb. 3:

Abb. 4:

Abb. 5:

Abb. 6:

Ein Astronaut beim taglichen Training in der Schwerelosigkeit. Ohne eine
adaquate Belastung durch die  Schwerkraft und alltagliche
Bewegungsabldufe kommt es zur osteoklastaren Resorption von
Knochenmineral. Der Knochen verliet an Dichte und damit an
Bruchstabilitat. Die Mechanotransduktion von Knochen und Knorpel ist zwar
schon einige Jahrzehnte lang bekannt, gewinnt aber in jingster Zeit bei der
Entwicklung von verbesserten Zellkulturtechniken fir das Tissue

Engineering stark an Aufmerksamkeit und praktischer Bedeutung.

Schematische Darstellung von Faserknochen, sowie Prinzipien von
Materialermidung und Remodelling [nach: Martin, Burr, Sharkey: Skeletal
Tissue Mechanics. Springer 1998. 168ff.]

Querschnitt von Ecopore, durchbaut von Knochengewebe, nach 6-wdéchiger
Implantation in die Femurkondyle eines Kaninchens. Falschfarben
(Ecopore/Titan  rosa, Knochen/Kalzium  tlrkis  dargestellt)  bei
energiedispersiver Rdntgenanalyse (EDX). Grundprinzip offenpordser
Knochenersatzwerkstoffe:  Komposit und Knochen bilden einen
Strukturverbund und stiitzen sich so wechselseitig. Bild ist Teilergebnis
eines laufenden Biomat Teilvorhabens (B77) an der RWTH Aachen;
Veroffentlichung geschieht mit Erlaubnis des Projektleiters.

Mikrostruktur eines Blahperlitkornes. Geblahtes Perlit wird industriell durch
Erhitzung nattrlichen, vulkanischen Perlits erzeugt.

Ecopore. Makroskopischer Aspekt (A), Poren- und Stegstruktur (B),
Quecksilberporosimetrie (C), Ultrastruktur und Phasenverteilung (D) (*TiO2,
“*Perlitglas), EDX-Analysen der Glasphase (E) und der keramischen Phase

(F).

Gradierter Porenaufbau als eine weitere verfahrentechnische Option bei der
Herstellung von Implantaten aus dem Werkstoff Ecopore.
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Abb. 7:

Abb. 8:

Abb. 9:

Abb. 10:

Abb. 11:

Abb 12:

Tab. 1:

Chronologische Darstellung der Einzeluntersuchungen im Rahmen der

Entwicklung des porésen Knochenersatzwerkstoffes Ecopore.

Materialproben fur die direkte Cokultur mit humanen Osteoblasten.
Kontrolle aus plasma-behandeltem Polystyrol (Thermanox®), sowie nicht-

pordse Proben von Ecopore (B), Perlit (C) und keramischem TiO2 (D).

Schematische Darstellung eines Osteoblasten mit Signalkaskaden,
Strukturproteinen, Adhasionsmolekilen und extrazelluldrer Matrix. Eigene

Darstellung nach www.biocarta.com (E. Schaefer, PhD).

Vital-Farbung von humanen Osteoblasten auf Thermanox (A), Ecopore (B),
Perlit (C) und TiO2 (D). Auf allen Proben Nachweis ungestorter
Membranintegritdt. REM-Aufnahmen der Materialproben in gleicher
Reihenfolge. Nachweis von guter Zelladhdsion und kollagener Matrix bei
allen Proben.

Verlauf der Proliferation/XTT-Werte der Zellen in direktem Kontakt mit den
verwendeten Materialien Gber 9 Tage (jeweils MW + Standardabweichung,
n=3). Das Inokulum bei Thermanox lag bei 2x10* Zellen vs. 4x10* Zellen
bei den anderen Materialien.

Verlauf der Sekretion vom Interleukin-6, bei direktem Kontakt der Zellen mit
den verwendeten Materialien Uber 9 Tage (jeweils MW +
Standardabweichung, n=3). Die Daten wurden mit den XTT-Werten der

einzelnen Proben normalisiert.

Eine aktuelle Marktibersicht von Knochenersatzmaterialien. Alle hier
aufgelisteten Produkte sind durch die FDA (USA), die CE (Europa) oder
beide zugelassen. Ausnahmen sind durch ,F&E“ (Forschung und
Entwicklung) gekennzeichnet. Eigene Recherche.
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Tab. 2:

Tab. 3:

Tab. 4:

Tab. 5:

Tab. 6:

Die Dimensionierung der Poren eines porésen Knochenersatzwerkstoffes

hat EinfluB auf seine biologische Funktionalitat.
Ergebnisse der in vitro Korrosionsprifung mittels Prazisionswagung

Elementaranalyse der Uberstande aus dem Korrosionsversuch. Unbenutzte
Kochsalzlésung diente als Kontrolle. Zum Vergleich die aktuellen
Trinkwasserempfehlungen der WHO.

Durchschnittliche Konzentration von Interleukin-6, bei direktem Kontakt der
Zellen mit den verwendeten Materialien Gber 9 Tage (jeweils MW +
Standardabweichung, n=3).

Zusammenfassung der Vorteile einer offenen Porenstruktur fir den

klinischen Erfolg eines Knochenersatzmaterials
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