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Zusammenfassung

I. Zusammenfassung

EINLEITUNG. In der zementfreien Hiiftendoprothetik werden Titanimplantate mit ALO;
korundgestrahlt, um die Oberfldche aufzurauen und die Osteointegration zu verbessern. Das
verwendete Al,O; wird als Restpartikel in die Oberfldche eingebettet und bedeckt je nach
Hersteller 25% bis 40% der Implantatoberfldche. Diese Partikel gelangen in den Gelenkspalt,
verursachen Abrieb der Prothesenkomponenten und erhéhen die Metall-Ionen-Freisetzung.
Losgeloste  Al-Ionen induzieren osteolytische Enzyme, TNF-o und hemmen die
Zelldifferenzierung. Die ALFREDS-Oberflichenbehandlung entfernt bis zu 96% der ALOs;-
Restpartikel von der Implantatoberfliche ohne die Mikrotopographie zu beeintrdchtigen. Ziel
der vorliegenden Studie war es, die ALFREDS-Oberflichenbehandlung in-vivo zu evaluieren,
um ihre Biokompatibilitit, Effekte auf die Osteointegration und die Scherhaftfestigkeit im
Kaninchenmodell zu analysieren. Als Referenz dienten konventionell korundgestrahlte
Oberflachen.

METHODEN. 76 Al,Os-korundgestrahlte CP-Ti- und Ti6Al7Nb-Zylinder wurden in die
distalen Femora von 38 Kaninchen implantiert und 28 oder 56 Tage nach der Operation
untersucht. Jeweils die Hailfte der Implantate eines Werkstoffes wurden durch ALFREDS
gereinigt. Die Oberflachenrauheit und —zusammensetzung wurden mittels Energy-Dispersive-X-
ray (EDX), Back-Scattering-Electron (BSE) und non-contact-profilometry kontrolliert.
AnschlieBend wurden Rontgenaufnahmen von jedem Implantat angefertigt und es erfolgte eine
manuelle Testung der Implantatstabilitdt. Die mechanische Scherhaftfestigkeit der Knochen-
Implantat-Grenzfldche wurde an 40 Implantaten durch einen Pushout-Test ermittelt. 36 Proben
wurden histologisch und rasterelektronenmikroskopisch (REM) untersucht. Das Ausmal} der
Osteointegration wurde computerassistiert histomorphometrisch quantifiziert. Statistische
Berechnungen erfolgten mittels ANOVA.

ERGEBNISSE. Die ALFREDS-Oberflichenbehandlung zeigte sich in der verblindeten
histologischen und REM-Analyse vollstindig biokompatibel. Alle Oberflichen wiesen zu
beiden Standzeiten (28/56 Tage) Knochenregeneration auf, ohne Unterschiede im Knochen-
Implantat-Interface oder Hinweise auf Entziindungsreaktionen. Radiologisch und histologisch
konnten bei zwei konventionell Al,Os-korundgestrahlten Proben Lockerungszeichen in Form
von Osteolysen und Knochenresorptionen nachgewiesen werden. Unabhdgig vom
Implantatmaterial zeigten die Al,Os-bereinigten Implantate in der Histomorphometrie eine {iber
die Standzeit signifikant bessere Osteointegration (p=0.015). Im Gegensatz dazu war die
mechanische Verankerung und die Scherhaftfestigkeit der konventionell behandelten Implantate
zu allen Standzeiten hoéher (p=0.06). Es bestand keine statistisch signifikante Differenz
zwischen den Implantatmaterialien. Ti6Al7Nb-Implantate waren besser osteointegriert (p=0.21)

und erzielten hohere Scherhaftfestigkeiten (p=0.19).



Zusammenfassung

SCHLUSSFOLGERUNG. Die ALFREDS-Oberflichenbehandlung entfernt effektiv Al,O;
von Implantatoberflachen. Dies resultiert in einer reduzierten Scherhaftfestigkeit, aber einer
iiber die Zeit signifikant besseren Osteointegration. Diese Technologie ist biokompatibel und
konnte klinische Langzeiterfolge bieten, da praktisch keine Partikel mehr in den Gelenkspalt
gelangen konnen. Zur Determinierung des Effektes auf die Osteointegration und die Implantat-

Uberlebenszeit sind klinische Langzeitstudien erforderlich.



Abstract

I1. Abstract

BACKGROUND. Cementless endoprosthetic devices are grit-blasted with Al,Os particles to
increase surface roughness and enhance the implants” osseous integration. Grit blasting leads to
an embedding of Al,Os particles which subsequently cover 24% to 42% [1,2] of total surface
area. Dislocated into the joint space, Al,O; causes abrasive wear of arthroplastic devices and
increases metal-ion release. Apart from third-body wear, Al,O; particles activate macrophages
and inhibit bone formation. The ALFREDS-surface treatment removes approx. 96% of residual
AlLOs particles from implant surfaces, while retaining the original micro-topography. The aim of
the present in-vivo study was to investigate the new surface treatment and its effect on osseous
integration applied to two different metals, with a conventional grit-blasted surface serving as
control.

METHODS: 76 cylinders of Al,Os-blasted cpTi or Ti6AI7Nb were implanted into the distal
femoral metaphysis of 38 rabbits and harvested 28 days or 56 days after surgery. Half of the
implants of each raw material were cleaned with the ALFREDS surface treatment. Surface
roughness and composition were controlled by Energy-Dispersive-X-ray, Back-Scattering-
Electron and non-contact-profilometry. Manual testing of the implant stability and radiographs
were performed for each implant. The mechanical strength of the implant-bone interface was
quantified on 40 implants using a pushout test. 36 samples were investigated histologically and
by scanning electron microscopy (SEM). Computer-assisted histomorphometry was applied to
quantify the amount of osteointegration. Statistical analysis was performed with ANOVA.
RESULTS. Blinded histological and SEM analysis revealed the ALFREDS treatment to be
fully biocompatible. All surfaces exhibited early bone repair, without differences of the implant-
bone interface or inflammatory reaction at any time point (28/56 days). Radiographs and
histology showed signs of osteolysis in 2 conventional Al,Os-blasted implants. In
histomorphometry, the ALOs-free implants exhibited a significantly higher percentage of
osteointegration (p<0.015), irrespective of implant material. Contrastingly, push-out testing
revealed consistently higher shear stresses and mechanical interlocking of the conventional, grit-
blasted implants at both time points (p=0.06). No statistical significant differences were found
between the two raw materials, but Ti6Al7Nb-implants archieved better osteointegration
(p=0.21) and higher shear stresses (p=0.19).

CONCLUSIONS. The ALFREDS-surface treatment effectively removes particulate Al,O3
from implants. This leads to reduced mechanical interlocking, but significantly higher
osteointegration. The technology is biocompatible and could provide long-term clinical benefits,
as particle shedding into the joint space is virtually eliminated. Clinical studies are required to

determine long-term effects on implant survival.



Einleitung

1. Einleitung

Die primére Implantation einer Hiiftendoprothese z&hlt zu den hédufigsten operativen
Eingriffen®. Der Erfolg des kiinstlichen Hiiftgelenkersatzes wird dabei unter anderem an der
Dauerhaftigkeit der Implantatverankerung gemessen. Grundsdtzlich stehen sich die
Implantatverankerung unter Verwendung von Polymethylmethacrylat (PMMA) und der
zementfreie Einbau von Endoprothesen gegeniiber. Voraussetzung fiir eine dauerhafte Fixation
und schmerzfreie Funktion zementfreier Prothesen im Knochen ist die Osteointegration™.
Aufgrund der hohen Biokompatibilitdit und Korrosionsresistenz haben sich Titan und
Titanlegierungen fiir die Produktion zementfreier Implantate bewihrt™. Zur Verbesserung der
knochernen Integration der Titanimplantate wurden unterschiedliche Verfahren entwickelt, um
die Oberfldchenrauheit einzustellen und zu vergroBern. Die Technik des Korundstrahlens
mittels Aluminiumoxid ist eine der meist verwendeten. Dieses Verfahren liefert exzellente
Ergebnisse, kann auf alle Titanwerkstoffe angewendet werden und ist dariiber hinaus
kosteneffektiv’>'*2,

Publikationen aus der Zahnheilkunde und Orthopddie/ Unfallchirurgie belegen, dass die
Aluminiumoxidpartikel aus dem Korundstrahlprozess auf der Oberfliche der Endoprothese

. 11,13,41,51,58,124,125,135,176
verbleiben

und bei der Implantation in den Gelenkspalt zwischen die
artikulierenden Flichen gelangen konnen'. Dort verstirken sie als Drittkorper erheblich den
Verschleifl der Prothesenkomponenten und fithren zur Produktion von Abriebpartikeln. Dieser
Vorgang gilt als eine der Hauptursachen fiir die aseptische Lockerung zementfreier

11,12,106,118,121,124,139

Endoprothesen . Neben dieser Problematik ist auch die Biovertriglichkeit von

Aluminiumoxid und dessen Auswirkungen auf das Gewebe noch nicht ausreichend gesichert.

. . . - o - “ 13,14,25,38,47,54,61,105,117
Einige Studien geben Anlass fiir eine kritische Einschitzung > 77" o

HEI20.27.128138179 - Nyje aseptische Lockerung wird fiir 74,9% aller Hiiftgelengksrevisionen

'3 und limitiert die Uberlebensrate der Implantate. Revisionsoperationen

verantwortlich gemacht
sind neben der wirtschaftlichen und zeitlichen Aufwendigkeit, &duBerst belastend fiir den
Patienten. In Zeiten wirtschaftlich knapper Ressourcen und evidenzbasierter Medizin hétte eine
Steigerung der Uberlebensrate von Prothesensystemen weitreichende Konsequenzen fiir das
Patientenkollektiv und das Gesundheitssystem.

Die Aufkldrung und Beseitigung der Abriebproblematik stellt einen wichtigen Bestandteil in der
Reduktion der Revisionsrate dar. Das gilt insbesondere fiir die Gruppe junger und aktiver
Patienten, die wegen hoherer Verschlei3- und Versagerraten in besonderem Malle von einer
Steigerung der Uberlebensrate profitieren wiirden.

Der Endoprothesenhersteller und —entwickler Smith & Nephew Orthopaedics AG, Aarau,
Schweiz hat in dem Projekt ,,ALFREDS“ eine neuartige Oberflichenbehandlung fiir

zementfreie Titanprothesen entwickelt, mit der bis zu 96% der Aluminiumoxidrestpartikel auf

der Oberfldache von korundgestrahlten Implantaten entfernt werden kdnnen. So soll langfristig

4



Grundlagen

der Drittkdrperverschleil, die Produktion von Abriebpartikeln und damit die aseptische
Lockerung reduziert werden.

In der vorliegenden Studie werden im Kaninchenmodell in-vivo die Auswirkungen der
ALFREDS-Behandlung auf die Osteointegration, die Scherhaftfestigkeit und ihre biologische

Vertrédglichkeit evaluiert, um den klinischen Einsatz vorzubereiten.

2. Grundlagen
2.1 Epidemiologie der Alloplastik des Hiiftgelenkes

Der kiinstliche Hiiftgelenksersatz stellt einen der bemerkenswertesten medizinischen
Fortschritte des letzten Jahrhunderts dar. Seit der klinischen Etablierung dieses Verfahrens vor
mehr als 40 Jahren sind iiber 6 Millionen Eingriffe weltweit durchgefiihrt worden'>'.
Inzwischen liegt die Anzahl an jdhrlich implantierten Hiiftendoprothesen bei ca. 500.000
europaweit, davon 150.000-180.000 allein in Deutschland®. Das entspricht einem jéhrlichen
Gesamtumsatz von 620.000.000 $'**. Bei Revisionsoperationen muss sogar das Doppelte
veranschlagt werden. Nach Frankel et al.’' haben in England 107 von 1000 Mannern und 173
von 1000 Frauen nach eigenen Angaben Hiiftschmerzen. Die Prdvalenz derjenigen
Hiiftgelenkserkrankungen, die eine Operation rechtfertigen liegt bei 15,2 auf 1000 Einwohner
(Alter 35 bis 85 Jahre). Die entsprechende jéhrliche Inzidenz wird auf 2,23 % geschétzt. Bei
einem Patientenkollektiv mit einem Durchschnittsalter von > 75 Jahren liegt die Prévalenz bei
Minnern bei 5,2 %, bei Frauen sogar bei 8,8%'".

Auch zukiinftig ist infolge der demographischen Entwicklung und des zunehmenden
Lebensalters mit einem Anstieg des notwendigen kiinstlichen Hiiftgelenksersatzes zu rechnen®.
Dixon et. al.** prognostizieren allein fiir England einen Anstieg der Anzahl an primiren
Eingriffen um 22% bis zum Jahre 2010. Diese Zahlen lassen nicht nur die medizinische
Bedeutung erahnen, die Verbesserungen und Optimierungen in der Endoprothetik haben,
sondern auch die weitreichenden wirtschaftlichen Folgen, mit denen in den néchsten

Jahrzehnten zu rechnen ist.

2.2 Grundlagen zu Verankerungsprinzipien in der Hiiftendoprothetik

2.2.1 Alligemeine Endoprothetik

Eine ,totale Endoprothese* (TEP) besteht aus den Komponenten Prothesenpfanne mit
Pfanneninlay, Prothesenstiel und Prothesenkugel, die aus unterschiedlichen Materialien

aufgebaut sein kdnnen (Abb. 1).



Grundlagen

Abb.1 Schema einer
zementfreien TEP, bestehend
aus einem SL®-Stiel und einer
EP-FIT®-Pfanne mit einer
Keramik-Polyethylen-Paarung
[mit freundlicher
Genehmigung von Smith &
Nephew Orthopaedics AG]

Das Ziel beim kiinstlichen

Ersatz des Hiiftgelenkes muss
nach Breutsch et al.** eine
dauerhafte  Fixation und
schmerzfreie Funktion aller
Prothesenkomponenten im
Knochen und die
Minimierung des Abriebs
zwischen den Gleitpartnern

175 :
. Damit

sein. Bei der Fixierung eines Implantats im Knochen unterscheidet man drei Phasen
ein Implantat schmerzfrei funktioniert und optimale Kraftiibertragung garantiert, muss es bereits
bei der primdren oder initialen Fixation, also unmittelbar postoperativ, so rigide im Knochen

81,119 .
7. Diese erste

verankert werden, dass an den Grenzflichen keine Bewegung stattfinden kann
Phase der primidren Fixation dauert 2-3 Monate und hingt grundlegend von der
Operationstechnik ab'”. Die Implantion einer Hiiftendoprothese hat erhebliche Verletzungen im
Bereich des Implantatbettes zur Folge. Knochenmarksraume, Knochenmark, Knochenspongiosa
und angrenzende —kompakta werden frakturiert und nekrotisch. Im Anschluss an diese
Verletzungen beginnt der Heilungsprozess. In dessen Verlauf wird nekrotisches Gewebe
resorbiert und ersetzt durch neuen, vitalen Knochen, der dann erst die endgiiltige, dauerhafte
Verankerung des Implantats gewdhrleistet. Dieser Vorgang ist vergleichbar mit der

Knochenbruchheilung nach einer Fraktur’>'®®

und wird auch als ,,Einheilung des Implantats*
bezeichnet' ™,

In Anlehnung an den oben beschriebenen Begriff der priméren Fixation, ist eine sekundére
Fixation dann erreicht, wenn eine dauerhafte knécherne Integration der Endoprothese erfolgt
ist. Diese Phase dauert die ersten Jahre nach der Implantation an und lauft prinzipiell bei allen
Implantationstechniken ab, unabhéngig davon, ob zementierte oder zementfreie Implantate zum
Einsatz kommen. Dennoch bestimmt die Fixationsart das Ausmaf dieses Vorganges'®'"".

Die beschriebenen Vorgédnge zur sekundéren Fixation beginnen unmittelbar im Anschluss an die

Implantation der Prothese. Aus dieser Tatsache wird klar, dass eine dauerhafte Fixierung nur

6



Grundlagen

dann moglich ist, wenn die priméare Fixation qualitativ ausreicht, um trotz Umstrukturierung des
Knochens ausreichende Stabilitit zu bieten. Das ist Voraussetzung fiir einen nahtlosen
Ubergang in die sekundire Fixation.

Die urspriingliche Biomechanik und Statik der Hiifte &ndert sich als Konsequenz der
Implantation einer Hiiftprothese. Die grundlegenden Uberlegungen zu den Kraftverhiltnissen
im Hiiftgelenk stammen von Pauwels 1973. Pauwels definierte als charakteristische Belastung
den Einbeinstand in einem zweidimensionalen statischen Modell. Als Ergebnis fand er, dass
eine gleichméfBige Verteilung der Belastung iiber die Gelenkfldchen des Femurkopfes und des
Acetabulums nur dann erreicht werden kann, wenn die Gelenkskraft durch das Zentrum des
Acetabulums verlduft. Beim gesunden Hiiftgelenk ist dies die von Pauwels als ,,sourcil®

beschriebene subchondrale Verdichtungszone des Pfannendaches''®'*’

. Die abgewandelte
Biomechanik bei endoprothetisch versorgten Hiiftgelenken ist nach Kummer® dabei entweder
auf eine verdnderte Position dieses Zentrums, der Beinlénge, der Lédnge des Femurhalses oder
des Kollodiaphysenwinkels zuriickzufithren. Ehemals lastiibertragende Skelettabschnitte, wie
z.B. der Hiiftkopf, werden entfernt und durch das Implantat ersetzt. Dieses wird in
verbleibenden Knochenteilen verankert, die bis dahin anders belastet wurden. Entsprechend des
Wolft'schen Gesetzes wird an den Stellen, an denen das Implantat die Last in den Knochen
einleitet, Knochen neu gebildet, wahrend er an nichtbelasteten Stellen abgebaut wird. Diese

sogenannten hot spots*™®

der Kraftiibertragung héngen in erheblichem Mafle vom
Prothesendesign ab, das folglich den natiirlichen Verhiltnissen weitestgehend Rechnung tragen
sollte.

Folge dieses Remodellings des Knochens ist die tertiire Fixation des Implantats, bei der neben
Design auch das Vorliegen von Abriebpartikeln, Osteolysen, Qualitit der verwendeten
Materialien und Gewebereaktionen des Patienten eine Rolle spielen. Die Umbauvorginge des
Implantatbettes, bei denen Abriebpartikel eine ganz wesentliche Rolle spielen, kdnnen aber

auch noch Jahre nach einer erfolgreichen Operation eine Implantatlockerung herbeifiihren'?’.

2.2.2 Zementfreie Verankerung und Osteointegration

Die zementfreie Implantation von Hiiftendoprothesen wurde 1964 im orthopddischen
Department des Redhill and Dorking Hospital, England, wieder eingefiihrt. Sie etablierte sich
besonders in den letzten 15 Jahren und ist heute aus der Endoprothetik nicht mehr
wegzudenken. Um eine gute Fixation ohne PMMA zu erreichen ist es von grundlegender
Bedeutung, dass ein An- oder sogar Einwachsen von Knochen an die Prothese ermoglicht wird.
Dazu muss das Implantat spezielle Oberflicheneigenschaften aufweisen. Es findet, im

Gegensatz zur zementierten Technik, keine rein mechanische Verzahnung von Knochen,
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Zement und Implantat statt, sondern eine sogenannte biologische Fixation'™. Kontakt besteht
nur am Knochen-Prothesenstiel-Interface.

Oberstes Ziel jeder zementfreien Implantation einer Endoprothese ist die zuverlédssige,
permanente Osteointegration in das knocherne Implantatlager. Dieser Begriff geht auf
Branemark®?' zuriick, der ihn histologisch als direkte Auflagerung von Knochen auf die
Implantatfliche definierte. Es muss also eine lastiibertragende Fixation des Implantats ohne
Zwischenschaltung einer fibrosen Bindegewebsschicht gegeben sein. Zusétzlich zum direkten
Knochen-Implantat-Kontakt soll das periprothetische Knochengewebe entsprechend der Grofie
und Richtung der einwirkenden Krifte strukturiert sein. Nach Schenk'’> und Steinemann'**
erlaubt das erst die funktionelle Eingliederung des Implantats in das Skelettsystem und
gewahrleistet eine langfristige Sekundirstabilitiat. Das Ausmal} der Osteointegration wird dabei
von einer Reihe von Einflussfaktoren bestimmt, die sowohl biomechanischer, als auch

biologischer Herkunft sind'*?%4>107- 108115135,

Biomechanische Faktoren: Biologische Faktoren:

1. Primérstabilitat 1. Qualitdt des Knochens
2. Prothesendesign 2. Belastung des Knochens
3. Prothesenmaterial 3. Abstofungsreaktionen
4. Oberflaichenmorphologie 4. Abrieb

5. Verankerungs- und Operationstechnik

6. Tribologie und Abrieb

Das Ergebnis dieses Zusammenwirkens ist dann die Biologische Fixierung des Implantats. Wie
in 2.2.1 beschrieben, ist dieser Vorgang vergleichbar mit der Heilung einer Kochenfraktur und
lasst sich in drei Phasen unterteilen®>'®'>"1;

1. Initialphase/ Entziindungsphase

2. Reparationsphase

3. Stabilisationsphase/ Remodelling
In der Initialphase werden durch die Operation Verletzungen im kndchernen Implantatlager
erzeugt. Dabei werden vasoaktive Amine freigesetzt, Fibringerinnsel erzeugt, Makrophagen
wandern ein und es wird ein initiales Granulationsgewebe gebildet. Gleichzeitig proliferieren
lokale, pluripotente Stammzellen aus dem Periost und aus den endostalen Abschnitten der
Markhéhle, an denen das Implantat anliegt'®. Dieser Prozess beginnt innerhalb von 8 bis 12h
nach der Implantation. Die folgenden Phasen iiberschneiden sich dann im weiteren Verlauf der

Einheilung des Implantats. In den ersten 1-2 Wochen bildet sich Geflechtknochen, der innerhalb

von 8 Wochen durch Lamellenknochen ersetzt wird. Durch einen stetigen physiologischen
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Umbau wird eine orientierte, mineralisierte Knochenstruktur erzeugt, die den Bereichen

stirkerer und schwicherer Belastung angepasst ist.

Tabelle 1

Der biologische Prozess der Osteointegration einer Endoprothese (analog einer Frakturheilung)
[modifiziert nach: Morscher E.W. Noncemented Total Hip Replacement - International Symposium
Tiibingen 1990; 48-60""]

Zeit Phase Histologie

3-7 Tage Entziindung Blut, Blutgerinnsel
!
Osteoprogenitorzellen, osteogenes
Mesenchym
! !
fibros-kollagenes |
Bindegewebe l
! !

2-3 Wochen Reparation Unreifer Geflechtknochen
Knochenmarksformierung
!

6 Wochen Einlagerung von Kalziumkristallen
Unreife Knochentrabekel
!

2 Jahre Lamellenknochen,  strukturell und
funktionell ausgerichtet
!

>2 Jahre Remodelling Remodelling

Auf zelluldrer Ebene ist die spontane Adhésion von Osteoblasten an der Implantatoberflédche
Voraussetzung fiir eine kndcherne Integration. Dabei ist neben der Mikrorauheit auch die
chemische Zusammensetzung und Topographie der Oberfliche, Anwesenheit von
Kontaminationen, Dicke und Struktur der Oxidschicht, sowie deren chemische Stabilitét

entscheidend fiir die Biokompatibilitit’'*"'7

. Dabei gilt grundsitzlich, dass der Grad der
Osteoblastenadhision korreliert mit der Ahnlichkeit der chemischen Implantatoberfliche zur
natiirlichen Knochenstruktur. Ist diese gegeben, so ist eine dauerhafte strukturelle und
funktionelle Verbindung zwischen Knochengewebe und Implantatoberfliche mdglich. Auch die
einwirkenden mechanischen Krifte steuern die Osteoneogenese. Druck fithrt zu
Knochenbildung, Scherkrifte zu fibrocartilagindrem Gewebe und Dehnungskrifte zu

Bindegewebe'*.

2.3 Primirstabilitit zementfreier Implantate

Die primédre Stabilitdt einer Endoprothese ist die wichtigste Voraussetzung zur dauerhaften
Fixation, Osteointegration und damit Funktion'®. Bei zementierten Systemen ist die

Primérstabilitdit und mechanische Verzahnung des Implantats im Moment der Implantation
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gegeben. Die fehlende stabilisierende Wirkung des Knochenzements erfordert daher eine
zementfreie Technik, die ebenfalls Primairstabilitit garantiert. In zahlreichen Studien konnte der
negative Einfluss von Mikrobewegungen zwischen 1-1000 ym auf die Osteointegration gezeigt
werden. Jasty et al.”? testeten 1997 im Hundemodell, inwiefern unterschiedliche hohe
Mikrobewegungen zwischen Knochen und Implantat die Osteointegration beeinflussen. Die

maximale Mikrobewegung, die noch eine knocherne Einheilung zuldsst, liegt demnach bei
40 ym. Kienapfel et al®® bestitigten diese Aussage und fanden ein Knocheneinwachsen
zwischen 40 ym und 56 ym Mikrobewegung. Bei Mikrobewegung von 75 ym und 150 ym kam
es hingegen zur Bildung von Bindegewebe. Um eine hohe primére Stabilitit zu erreichen,
wurde das Konzept der ,,Press-Fit Verankerung® entwickelt. In der Endoprothetik versteht man
darunter die Verankerung eines steifen Korpers in einem leicht unterdimensionierten elastischen
Korper. Dieses Verankerungskonzept ermoglicht eine Kraftiibertragung zwischen Implantat und
Knochen iiber die gesamte Oberflache des Prothesenstiels oder der Pfanne und damit eine gute
knocherne Integration. Durch Press-Fit werden Scherkrifte reduziert und eine Unterbrechung
des Dauerdruckes verhindert, die beide durch Bindegewebsbildung eine Osteointegration
beeintrichtigen®®. Ist mechanische Ruhe an der Knochen-Implantat-Grenzschicht gegeben, so
konnen BlutgefdBle und damit Knochengewebe an das Implantat an- oder einwachsen. Dadurch
verstirkt sich die Haftung und die durch Press-Fit erreichte Primirstabilitit geht iiber in

Sekundérstabilitét.

2.4 Werkstoffe in der zementfreien Endoprothetik

2.4.1 Materialanforderungen und -eigenschaften

Werkstoffe, aus denen Implantate hergestellt werden, bezeichnet man als Biomaterialien, da sie
im biologischen Milieu eingesetzt werden. Obwohl auch Polymere und Keramiken vermehrt in
der Orthopéddie und Unfallchirurgie eingesetzt werden, haben sich Metalle aufgrund ihrer
Materialeigenschaften iiber Jahrzehnte als bevorzugte Biomaterialien bewéhrt. Metalle eignen
sich aufgrund ihrer Hairte, Korrosionsresistenz, Bruchstabilitit, Formbarkeit, und
Biokompatibilitdt insbesondere fiir lastiibertragende Prozesse, wie Frakturfixierungen oder
Gelenksersatz.

Metallische Implantatwerkstoffe und —bauteile sollten aus den langen klinischen Erfahrungen
bestimmten Anforderungen geniigen'”. Sie sollten mechanisch fest sein, eine dauerhafte
Kraftiibertragung zwischen Implantat und Korpergewebe gewihrleisten, sowie eine
knochendhnliche Implantatfestigkeit aufweisen. Auflerdem miissen Implantate aus
korrosionsbestindigen, elektrochemisch stabilen Werkstoffen bestehen, damit korrosive

Schiden vermieden werden. Weiterhin miissen Implantate biokompatibel sein, sodass keine
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Unvertriglichkeiten zwischen technischem und biologischem System entstehen. Das umfasst
einerseits die Implantatstruktur, die in Formgebung (Design) und molekularem Aufbau an das
mechanische Verhalten des Empfangergewebes angepasst sein muss. Andererseits muss die
Implantatoberfldche chemisch, physikalisch, biologisch und morphologisch kompatibel sein.

Die Biofunktionalitit muss gegeben sein, ebenso wie die Verfiigharkeit und Formbarkeit.

Aufgrund dieser Anforderungen und der klinischen Erfahrungen haben sich fiir den klinischen
Einsatz folgende Metalle durchgesetzt:

1. Austenitische Stihle

2. Kobalt-Basislegierungen

3. CP (commercially pure) - Titan und Titanlegierungen

Austenitische Stdhle werden in der Medizin bevorzugt fiir chirurgische Instrumente benutzt.
Obwohl viele verschiedene Typen Stahl zur Verfiigung stehen, wird am héiufigsten Stahl 316
LV (ASTM F138, F139), grade 2 gebraucht. Dieser enthélt 16-19% Chrom, 12-14% Nickel und
2-4% Molybddn. Um die in-vivo-Korrosion zu verringern wird der Karbongehalt unter 0,03m%
eingestellt. Das ,.L*“ in der Bezeichnung 316L steht fiir ,,low* und zeigt den niedrigen

Karbonanteil an, wihrend das ,,V* fiir ,,vacuum* steht, unter dem der Stahl geformt wird.

Kobalt-Basislegierungen finden seit der Entwicklung von Zahnersatzmaterialien 1929 in der
Dentalchirugie Anwendung. In der Orthopddie und Unfallchirurgie werden CoCrMo-
Legierungen entweder fiir den kiinstlichen Gelenkersatz oder die interne Fixation von Frakturen
eingesetzt. Die Zusammensetzung der einzelnen Komponenten dieser Legierung variiert dabei
in Abhingigkeit vom Hersteller. Neben Cobalt (60-75m%), Chrom (24-30m%) und Molybdén
(3-6m%), setzen sie sich auch aus geringeren Mengen (<1m%) Nickel, Eisen, Wolfram,
Mangan und auch Kohlenstoff zusammen. In der Endoprothetik kommen heutzutage
Gusslegierungen aus CoCrMo (ASTM F75), sowie Schmiedelegierungen aus CoCrMo (ASTM
F799), CoCrWNi (ASTM F90) und CoNiCrMoTi (ASTM F562) zum Einsatz. Der
handelsiibliche Name der CoCrWNi-Legierung ist Haynes Stellite 25 (HS25) (Union Carbide
and Carbon Corporation, USA), wobei bei gewalzten Paarungen der Buchstabe ,,W* fiir
»wrought” in die Legierungsbezeichnung angefiigt wird. Die stirkste erhéltliche Co-basierende
Legierung ist die CoNiCrMoTi-Legierung.

Titan und Titanlegierungen wurden 1940 zunichst fiir die Flugzeugindustrie entwickelt™®.
Doch schon kurz darauf fanden sie Einzug in die orthopddische Chirurgie. Mit Beginn der

kommerziellen Erzeugung von Titan wurden rund 20 verschiedene Titanlegierungen hergestellt
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und untersucht. Fiir die medizinische Anwendung haben sich dabei reines Titan (commercially
pure (CP) Titan, grade 4) und die Legierungen Ti6Al4V und Ti6Al7Nb bewihrt.

Bei CP-Titan (ASTM F67) handelt es sich um ein unlegiertes Titan mit einem Reinheitsgrad von
98.9-99.6m% Ti mit geringer Konzentration an Verunreinigungselementen (max. 0.40m% O,
max. 0.10m% C, max. 0.05m% N, max. 0.5m% Fe, max. 0.0125-0.015m% H). Insbesondere die
Sauerstoffkontamination beeinflusst die Ermiidungsstabilitit, Druck- und Zugfestigkeit dabei
signifikant. Darum wird CP-Titan in Abhéngigkeit vom Sauerstoffgehalt nochmals in vier
Reinheitsgrade (grade 1 bis grade 4, ASTM) unterteilt. Bei einem Sauerstoffgehalt von 0.18m%
(grade 1, ASTM) ist die Druckfestigkeit 170 MPa, wahrend bei dem iiblicherweise eingesetzten
grade 4 CP-Titan ein Sauerstoffgehalt von 0,40m% mit einer Druckfestigkeit von 485 MPa
einhergeht. Auch die Zugfestigkeit steigt mit zunehmenden Sauerstoffgehalt an. Die
Ermiidungsstabilitit hingt dagegen von den anderen Verunreinigungselementen ab.

Die Titanlegierung 7i4l6V4 (ASTM F136) besteht aus 88.3-90.8m% Ti, 5.5-6.5m% Al, 3.5-
4.5m% V und geringen Konzentrationen an Verunreinigungselementen (max. 0.13m% O, max.
0.80m% C, max. 0.05m% N, max. 0.25m% Fe, max. 0.0125m% H). Insgesamt weist reines
Titan im Vergleich zu den Titanlegierungen eine hohere Zihigkeit auf. Durch Zulegieren von
Vanadium und Aluminium und einer nachtridglichen Wérmebehandlung konnen jedoch eine
hohere Festigkeit und verbesserte Ermiidungseigenschaften erreicht werden.

Bei Tidl6Nb7 (ASTM F1295), auch als Protasul-100 bekannt, handelt es sich um die erste
vanadiumfreie Titanlegierung. Spezielle Schmiedetechnologien erzeugen hohe Festigkeits-
werte. Zudem ist diese Legierung duBerst korrosionsbestindig. Eine Ubersicht iiber hiufig

verwendete Materialien gibt Tabelle 2.

Tabelle 2

Physikochemische Eigenschaften der gebriuchlichsten orthopéddischen Biomaterialien [erginzt und
modifiziert aus: Hallab, Jakobs, Katz Biomaterials Science 2004; 527-55562]

Material ASTM Handelsname E- Zugfestigkeit Bruchdehnung Dauerfestigkeit Durchbruch-

Designation  (Beispiele) Modul  [N/mm?] [%0] [N/mm?] Potential [V]
[Gpal

Stainless F 138 AISI 316L 190 792 43-45 241-820 0.2-0.7
steel Protasul S30
Co-Cr- F75 Protasul — 2 210- 448-841 4-14 207-950 0.42
Legierung Vitallium C 253

F 90 Vitallium W 210 448-1606 10-22 586-1220 0.42
CP-Titan F67 CSTi 110 485 16-18 300 >2.4
TiAl6V4 F136 Protasul-64 116 897-1034 8 620-689 >2.0

Tivanium
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2.4.2 Orthopidische Biomaterialien im biologischen System — Korrosion, Passivierung und
Gewebsreaktionen

Die physikochemischen Eigenschaften von Biomaterialien bestimmen das Verhalten in
biologischen Systemen. Zwischen Empfiangergewebe und —fliissigkeiten sowie dem
Implantatwerkstoff bestehen chemische Wechselwirkungen. Diese Interaktion setzt einen
Austausch von lonen zwischen der Metalloberfliche und dem biologischem Gewebe voraus.
Die Korperfliissigkeit wirkt dabei als komplexer Elektrolyt, was zur Bildung eines galvanischen
Elementes fiihrt. Dadurch kénnen Ionen in das Korpergewebe abgegeben werden und es kommt
zur Korrosion. Dabei stellt die Geschwindigkeit der Korrosion ein direktes Mal3 fiir den Grad
der Interaktion zwischen Implantat und Empfingergewebe dar'”. Sehr korrosionsbestindige
Implantate fithren demnach nur zu schwachen Interaktionen mit dem umgebenden Gewebe und

werden deshalb bevorzugt eingesetzt.

AusmaB und Art der Korrosion metallischer Implantate bestimmen die biologischen Reaktionen
des Gewebes, die wie folgt unterteilt werden:

- Osteointegration

- Fibrose Einkapselung

- Fremdkoérperreaktion/ Toxische Reaktion

Ein weiterer wichtiger Einflussfaktor auf die Bestdndigkeit eines Implantates ist der Vorgang
der Passivierung. Wenn metallische lonen in Losung gehen, entstehen schwerlosliche
Reaktionsprodukte wie Metallhydroxide und -oxide. Diese formen spontan einen festhaftenden,
undurchlédssigen Schutzfilm auf der Implantatoberfliche. Dieser Passivierungsfilm kann weitere
Oxidation oder Transport von metallischen Ionen und/ oder Elektronen verhindern. Dazu
miissen jedoch spezielle Eigenschaften gegeben sein. Der Film muss kompakt sein, vollstindig
das Implantat bedecken und die molekulare Struktur muss die Wanderung von Ionen durch die
Passivierungsschicht limitieren. Weiterhin muss der Metalloxidfilm stabil sein und darf auch

nicht bei mechanischer Beanspruchung oder Abrasion abreifen®.

Rostfreie Stihle bilden einen Passivfilm, der die allgemeine Korrosion verhindert. Jedoch ist
dieser relativ anfillig fiir Verunreinigungen und mechanische Einfliisse, sodass er durchbrochen
werden kann. Auch verdnderte Umgebungseigenschaften, z.B. hohe Chloridkonzentration,
beeinflussen drastisch die Korrosion und konnen eine Repassivierung unmoglich machen. Diese
Eigenschaften fiihren zu einer deutlich geringeren Bestdandigkeit von Stahl gegeniiber Korrosion
im Vergleich zu CoCr-Legierungen oder Titan. Insbesondere im biologischem Medium und in

Proteinlésungen konnte eine Beschleunigung der Korrosion nachgewiesen werden'*,
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Gegeniiber allgemeiner, flichiger Korrosion sind CoCrMo-Legierungen nur gering anfallig, da
sie eine Passivierungsschicht bilden, die vorwiegend aus Cr(POy4), Orthophosphat genannt, und
(Cr,03)CoO besteht™. Die Korrosionsrate wurde in vivo bestimmt und liegt mit 26yg-cm™d™ im
Bereich von Titan, dessen Rate in einer kdrperanalogen Fliissigkeit 30 yg-cm'z-d'1 betréigt173.
Trotzdem tritt bei CoCrMo-Legierungen eine erhéhte Konzentration an Metallionen im Blut
auf, die in Relation zur Bewegung des Gelenkes sogar ansteigt. Untersuchungen von Bohler et
al.”  zeigten, dass Gewebsreaktionen auf diese Co-Legierungspartikel — durch
Makrophagenreaktionen mit basophilen Granulationen charakterisiert sind, die sich in
Pseudosynovia und Neokapseln der Umgebung des Gelenkes befinden. Teilweise entstehen
sogar ausgedehnte Lymphozyten- und Plasmazellinfiltrate im periprothetischen Gewebe, die zu
Lymphfollikeln aggregieren konnen. Aufgrund dieser Ergebnisse werden biologische
Reaktionen auf Co-basierenden Legierungen und damit seine Biokompatibilitat kritisch in der

Literatur gesehen. Nach Plenck et al.'*

ist die Inertheit dieser Legierungen als geringer
einzuschétzen als die anderer Materialien fiir artikulierende Oberflachen. Eine Akkumulation
dieser lonen bzw. der gebildeten Metallkomplexe im Korpergewebe gilt in
Langzeitanwendungen als nicht unbedenklich'>'*'**. In vitro-Untersuchungen haben gezeigt,
dass Partikel mit einem Durchmesser von <10ym sogar zelltoxisch wirken kénnen und bei

vergleichbarer PartikelgroBe einer Ti6Al4V-Legierung eine stirkere Zellschddigung

173
verursachen .

CP-Titan und Titanlegierungen weisen eine #dhnlich niedrige Korrosionsrate auf wie die
CoCrMo-Paarungen. Auch hier ist die Ausbildung eines Passivierungsfilms entscheidend fiir die
Bestindigkeit des Implantats. Mittels Auger-Elektronen-Spektroskopie (AES) wurde bei der
Ti6Al4V-Legierung eine Titanoxidschichtdicke von 83+12 A und bei CP-Titan von 32+8 A
ermittelt, wobei die Dicke keinen Einfluss auf den Grad der Osteoblastenadhidsion und die

Morphologie hat'”

. Neben dem stabilsten Hauptbestandteil TiO, kommen regelméBig auch
andere stochiometrisch mogliche Kombinationen, wie Ti;O oder Ti;O,, vor. Bei den
Legierungen werden auBlerdem noch Al,Os, V,05 sowie Nb,Os gebildet. Letzteres zeichnet sich
im Vergleich zu Vanadiumoxid insbesondere durch hoéhere chemische Stabilitdt, weniger
Loslichkeit und hohere Biokompatibilitit aus und wird daher bevorzugt in Legierungen
eingesetztm. Auslagerungen von Ti6Al4V und Ti6Al7Nb in der Riickenmuskulatur von
Kaninchen zeigten nach 6 Monaten keine Verdnderung der Passivierungsschicht bei der
niobiumhaltigen Legierung, wohingegen die Vanadiumoxidschicht bereits nach 3 Monaten nur
noch elektronenmikroskopisch nachweisbar war'*’. Im Vergleich zu CoCrMo-Legierungen oder
austhenitischem Stahl weist der Passivierungsfilm von Titan eine fiinf- bis zehnfache Stabilitét

auf. Weitere Vorteile sind die rasche Repassivierung nach lokalen Schiden der Oxidschicht,

geringe Loslichkeit von Titanoxid, Ahnlichkeit der dielektrischen Konstante zu der von Wasser
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und ein isoelektrischer Punkt, der nur wenig kleiner als der physiologische pH ist'>2.

Auch die mechanischen Eigenschaften von Titan haben sich als vorteilhaft erwiesen. Der E-
Modul von Knochenkortikalis betrdgt in stark belasteten Skelettabschnitten 40.8 GPa. Wihrend
rostfreier Stahl ein E-Modul von 190 GPa aufweist, sind es bei Kobalt basierenden Legierungen
bereits 210-253 GPa. CP-Titan weist mit 110 GPa ein etwa halb so groBles E-Modul auf. Die
daraus resultierende geringere Steifigkeit hat eine bessere Anpassung an die elastischen

Eigenschaften des Knochens und einen geringeren ,,stress-shielding*-Effekt zur Folge.

2.4.3 Osteointegration orthopddischer Biomaterialien im Vergleich

Respektive der oben beschriebenen Gewebereaktionen und Eigenschaften von rostfreiem Stahl
scheint es nicht verwunderlich, dass eine kndcherne Integration nur schwer zu erreichen ist.
Histologische Auswertungen nach Implantation zeigen in der Regel Einkapselung durch vitales,
fibroses, nicht-vaskularisiertes Bindegewebe. Eine Entziindungsreaktion wird nicht beobachtet,
obwohl das Kapselgewebe, insbesondere bei Stahlschrauben, mit Makrophagen, Riesenzellen
und teilweise mit Lymphozyten infiltriert ist®>. Die Zytokompatibilitit und Osteokonduktivitit
von rostfreiem Stahl wird in der Literatur daher als gering eingestuft. Studien dokumentieren im
Vergleich zu Titan oder Titanlegierungen eine geringere Zellproliferation' ™,

Uber den direkten kndochernen Einbau von CoCr-Legierungen besteht in der Literatur
Uneinigkeit. Osborn''* und Wagner'® verneinen aufgrund mangelnder Biokompatibilitit die
direkte Osteointegration, wahrend dies durch Bobynzo’m, Cameron®’, Cook®® und Linder’>®
nachgewiesen werden konnte. Ein Vergleich der Histologie von Titan- und CoCr-Implantaten
ergab, dass eine direkte dssare Integration der CoCr-Implantate zwar mdglich, aber wesentlich
schwieriger zu erreichen ist. So dokumentierten Cook et al.*® bei pordsgesinterten CoCrMo
Oberfldchen mit einer PartikelgroBe von 180 bis 500ym oftmals die Bildung einer diinnen
Bindegewebsschicht zwischen Implantat und mineralisiertem Knochen.

Im Gegensatz dazu wird die Fahigkeit des Knochens, Titan-/legierungen unter Aussparung eines
fibrosen Interfaces einzubauen, einheitlich bestdtigt. Der Grund ist die besondere Chemie der
Titanoberfliche. An die duBerst stabile Passivoxidschicht binden im wéssrigen Milieu spontan
Wasserstoff- und Hydroxylionen (OH’. Durch diese Chemisorption stellt sich auf jeder
Titanoberfliche ein amphoterer = Charakter ein'®. Durch die Bindung korpereigener

Aminoséuren wird eine frithe Osteoneogenese ermdglicht™.

Die besondere Stellung des Biowerkstoffes Titan hinsichtlich der Osteointegration im Vergleich
zu anderen Implantatmaterialien, insbesondere der CoCr-Legierungen, konnte sowohl

tierexperimentell, als auch durch klinische Untersuchungen bestitigt werden. Gondolph-Zink*®
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stellte im Kaninchenmodell fest, das HA-beschichte und porous-coated Ti6Al4V-Implantate
unter belasteten Bedingungen nach 12 Wochen eine signifikant hohere Knochen-Implantat-
Kontaktzone aufwiesen als CoCrMo-Gussimplantate mit einer Spongiosastruktur. Auch Jinno et
al.”* fanden beim direkten Vergleich korundgestrahlter Oberflichen von Ti6Al4V- und Co-Cr-
Implantaten bei biomechanischen Push-Out-Tests signifikant hohere Ausstowerte fiir die
Titanlegierung. Klinische Nachuntersuchungen dokumentieren ebenfalls bessere Ergebnisse fiir
Titanbeschichtete Implantate. GemaB Bourne et al.'” klagten 13% von 110 Patienten mit CoCr-
“beads”-gesinterten Hiiftgelenksstielen iiber Oberschenkelschmerzen im ersten postoperativen
Jahr und 23% im zweiten Jahr. Im Vergleich dazu lagen die Raten bei 105 Patienten mit
titanplasmabeschichteten Stielen mit 7% im ersten und 3% im zweiten Jahr deutlich niedriger.
Besonders eindrucksvoll verdeutlicht ein Fallbericht von Bloebaum et al.'’ aus dem Jahre 1991
die iiberlegene Position von Titan. Zwei explantierte zementfreie Knieprothesen des gleichen
Patienten wurden post-mortem histologisch evaluiert. Die linke, titanbeschichtete Prothese
zeigte nach 19monatiger Liegezeit eine Osteointegration von 67%. Bei der CoCr-,beads-
gesinterten Oberfldche der rechten Knieprothese betrug die Osteointegration nach 25 Monaten
Liegezeit lediglich 9%. Eine Osteoblastenaktivitdt fehlte.

Zusammenfassend stellen Titan und Titanlegierungen, zumindest nach aktuellem Kenntnisstand,
aus physikochemischer und biologischer Sicht, die am besten geeigneten Biomaterialien fiir die
zementfreie Alloplastik dar. Die Erwartungen konnten durch Tierexperimente und klinische

Studien bestitigt werden und verdeutlichen die iiberlegene Stellung.

2.5 Oberflichenmorphologie und -rauheit, Oberflichenbehandlung

Der unmittelbare Kontakt zwischen Knochen und Implantat findet an der Implantatoberfliche
statt. Voraussetzung fiir die Osteointegration ist daher eine spontane Adhésion von
Osteoblasten, da nur dann eine Anlagerung von extrazellulirer Matrix erfolgen kann. Eine

dauerhafte Osteointegration beinhaltet demnach eine direkte strukturelle und funktionelle

Verbindung zwischen lebendem Knochengewebe und Implantatoberfliche (Abb. 2).

(,immediated loaded implant*) und b) SLA-Titanoberfliche [aus: Filies et al., MKGChir 2005; 9:
24-28%
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Neben den technischen Aspekten der Oberfldche (Biokompatibilitdt, Korrosionsbestindigkeit,
mechanische Eigenschaften) bestimmt die Oberflichenmorphologie grundlegend die Giite
dieser Verbindung. Ein wichtiges Kriterium ist dabei die Oberflichenrauheit. Ublicherweise
wird als arithmetisch gemittelter Parameter die Mittenrauheit R, zur Charakterisierung einer
Implantatoberfliche angegeben. Alternativ kann die gemittelte Rautiefe R., der maximale
Rauheitspeak R, oder die maximale Rauheitstiefe R, profilometrisch bestimmt werden.
Den Einfluss der Oberflichenmorphologie untersuchten zahlreiche Autoren. Goldberg et al.”
dokumentierten, dass korundgestrahlte Titanoberflichen mit einer Rauheit von R, 3um einen
doppelt so hohen Knochenkontakt und sechsmal hohere AusstoBkrifte im Vergleich zu
polierten Titanimplantaten erzielten. Mindestens fiinf Vorteile einer stirkeren Rauheit werden
in der Literatur beschrieben®’:

- vergroBerte Oberflache des Implantats

- verbesserte Osteoblastenhaftung

- Steigerung der Osteointegration

- Verbesserte biomechanische Interaktion von Knochen und Implantat

- Steigerung der Primér- und Rotationsstabilitét

Osteoblasten haben eine Linge von etwa 10um. Ist die R, signifikant groBer als 10um, so
erscheint die Oberfliche fiir diese Zellen glatt'®. Daher untersuchten verschiedene Studien die

optimale Oberflichenrauheit'**%3>!13166

. Dennoch bleiben die genauen Werte undefiniert. In
einer Metastudie mit iiber 32 Studien dokumentierte Cooper’’ jedoch, dass eine groBere Rauheit
allgemein einhergeht mit erhohter Scherfestigkeit und einem statistisch signifikant erhohtem
Knochen-Metall-Kontakt. Empirisch konnte eine Mittelrauheit R, von 4 bis 7um (je nach
Hersteller) als optimal ermittelt werden.

Aus diesem Grund wurden diverse Verfahren entwickelt, um die Rauheit der Oberflache

einzustellen und damit die Osteointegration zu verbessern.

2.5.1 Korundstrahlen (,,grit-blasting“)

Die Aufrauhung von metallischen Implantaten kann durch Abrasivkdrner aus weilem
Edelkorund in Medizinqualitit erreicht werden, die mittels Druckluft auf die
Implantatoberfliche geschossen werden. Korund steht fiir die Keramik Al,Oj3, deren Hérte bei
iiber 2000 HV liegt. Abb.3a zeigt die harten und kantigen Kdrner in 30-facher Vergroflerung,
Abb. 3b dasselbe in 100facher Vergroferung.

Als Grundmaterial werden CP-Titan, Ti6Al4V oder Ti6Al7Nb verwendet, die durch einen
mehrstufigen Reinigungs- und Trocknungsprozess im Anschluss an das Korundstrahlen von

Restpartikeln befreit werden. Infolge des Beschusses mit Edelkorund kommt es, neben der
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Oberflachenaufrauung, zu einer Kaltverfestigung der Oberfliche. Ebenso soll die

Ermiidungsfestigkeit gesteigert werden'*. Die REM-Aufnahme (Abb.8, Material und Methoden

4.3) zeigt die Morphologie einer korundgestrahlten Titanoberfliche (Rauheit R, 4-6pm).

Abb.3 Kantige Abrasivkorner aus Edelkorund, Vergr. 30:1 (a) und Vergr. 100 1 (b) [aus: Schuh et
al., Orthopide 2004; 33: 905-910"]

2.5.2 Weitere Verfahren zur Oberflichenstrukturierung

Unter den thermischen Spritzverfahren hat sich das Plasmaspritzen fir die Herstellung von
Oberflachenbeschichtungen durchgesetzt. In der Implantologie hat sich dabei insbesondere die
Hydroxylapatit(HA-)- und Titanbeschichtung bewéhrt. Dabei ist es moglich durch verschiedene
Verfahrensparameter (z.B. Vakuumplasma-Spritzen) Rauheit, Reinheit, Pulvereintrag,
Schichtdicke, Porositdt und Morphologie zu kontrollieren. Weitere Moglichkeiten sind
elektrochemische Abscheidung von Kalziumphosphat oder Sintern zur Herstellung von
pordsbeschichteten Oberflachen (z.B.“beads*-Sinterung, ,fibre metal). Zur
Makrostrukturierung  sind Atzverfahren oder Gussverfahren moglich, die aber keine
Mikrostrukturen erzeugen (Porengréfle >400pum) und deshalb weniger zur Steigerung der

Osteoblastenadhésion geeignet sind.

2.5.3 Verfahrensvergleich

Goldberg et al.” untersuchten im Kaninchenmodell den Knochen-Implantat-Kontakt und die
Scherhaftfestigkeit von korundgestrahlten, ,(fibre-metal“ gesinterten und polierten
Titanimplantaten. Dabei zeigte sich im Vergleich nach 3, 6 und 12 Wochen Liegezeit
durchgehend eine signifikant hohere Osteointegration der korundgestrahlten Oberflache. Auch
die Scherhaftfestigkeit war signifikant hoher im Vergleich zur polierten Oberfliache, wéhrend
bei den ,,fibre-metal“-Implantaten trotz geringerem Knochenkontakt &hnlich hohe AusstoBkrafte
ermittelt wurden. In der Literatur wird einheitlich gezeigt, dass der hochste Knochenkontakt
allerdings durch Beschichtung mit Hydroxylapatit (HA) erzielt wird??%* Teilweise konnten

Knochen-Implantat-Kontakte von bis zu 70% fiir HA-Beschichtungen gemessen werden. Trotz
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dieses intensiveren Knochenimplantatverbundes wiesen Gondolph-Zink™ und Inadome’" in
Push-Out-Versuchen eine niedrigere Scherhaftfestigkeit fiir HA-Beschichtungen im Push-Out-
Versuch nach. Ursdchlich wird dafiir eine Delamination der Plasmaschicht gesehen.

Klinische Erkentnisse bestitigen die tierexperimentellen Ergebnisse. So untersuchten Lintner et
al.”® 17 korundgestrahlte Titanhiiftgelenkspfannen. Es zeigte sich, dass die rauhe Oberfliche
durch Eindrehen der Pfanne mit einer Schicht aus Knochendebris und Blut iiberzogen wird, was
die Osteointegration infolge vitaler Zellen und Wachstumsfaktoren fordert. Ein Vergleich von
Reintitan-Schraubpfannen mit glatter und aufgerauhter Oberfliche ergab eine Uberlebensrate
von 98,7% nach 9-10 Jahren Liegezeit fiir die korundgestrahlte Pfanne®. Dies iibertraf die Rate
182

der glatten Schraubpfannen. Auch Zweymiiller et a

korundgestrahlter Ti6Al7Nb-Hiiftgelenksstiele. Die 15-Jahres Uberlebensrate betrug 98%. In

erreichten exzellente Osteointegration

einem Fall wurde sogar eine kndcherne Integration bei einer 100-jdhrigen Patientin mit

Osteoporose dokumentiert”.

2.6 Uberlebensrate und Komplikationen bei der TEP des Hiiftgelenkes

Durch die auBerordentlich hohe Zahl an Hiiftgelenksoperationen ist der kiinstliche Ersatz des
Hiiftgelenkes zu einem Routineeingriff geworden. Die mit diesem Eingriff verbundenen
Probleme und Komplikationen sind jedoch ldngst nicht beseitigt. Revisionsoperation, um
gelockerte Prothesen zu ersetzen, machen immer noch einen groBen Anteil -elektiv
durchgefiihrter TEPs am Hiiftgelenk aus'®'. In Schweden erforderten 2005 5,9% aller
durchgefithrten TEPs eine Revision. Das schwedische Hiiftarthroplastie-Register'> erfasst seit
1979 alle durchgefiihrten TEPs. Die 14-Jahres-Uberlebensrate zementierter Prothesen liegt
demnach bei 88,7%. Zementfreie Implantate kommen auf 71,9% und Hybridprothesen auf
77,2%. Neuere Studien zu zementfreien Implantaten zeigen jedoch auch hier eine
Uberlebensrate von 98% innerhalb von 15 Jahren®. Damit entsprechen zementfreie Implantate
der Forderung der National Institutes of Health''’, nach der ein Prothesensystem eine
Uberlebensrate von mindestens 95% nach 10 Jahren aufweisen muss, um dessen Einsatz
weiterhin rechtfertigen zu konnen.

Das Scheitern einer TEP kann diverse Ursachen haben (Tabelle 3). Dabei spielen intra- und
postoperativen  Komplikationen eine  untergeordnete Rolle. Infektions- und
Thromboseprophylaxe konnten diese Risiken stark vermindern. Die Héufigkeit von
Frithinfektionen liegt in vielen Kliniken bei weniger als 1%.

Andererseits bleiben einige Hauptprobleme ungelost. Die Hauptkomplikation in der
Endoprothetik hinsichtlich der Langzeitiiberlebensrate eines Implantates ist die aseptische

Lockerung nach einer initial erfolgreich verlaufenden Primérimplantation. Diese wird fiir
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74,9% aller Hiiftgelenks- und 44% aller Kniegelenksrevisionen in Schweden verantwortlich

gemacht'"”.

Tabelle 3

Ursachen fiir Revisionsoperationen 1979-2005 [The Swedish Hip Arthroplastie Register, Annual
Report 2005'%)

Ursache Anzahl Prozent [%]
Aseptische Lockerung 15.195 74,9
Dislokation 1.484 7,3

Tiefe Primérinfektion 1.453 7,2
Knochenfraktur 1.161 5,7
Technische Fehler 525 2,6
Prothesenbruch 306 1,5

Diverse Griinde 109 0,5
Schmerzen 66 0,3

Gesamt 20.299 100

2.6.1 Aseptische Lockerung

In der Literatur werden mehrere Theorien zur Ursache und Ablauf der aseptischen Lockerung
beschrieben. Diese basieren iiberwiegend auf empirischen Ermittlungen und vereinzelt auf
Tiermodellen. Dabei resultieren alle Hypothesen letztendlich in einer Gemeinsamkeit:
Osteolyse. Lineare, entlang des Implantates verlaufende, fokale, herdférmig auftretende
Knochenresorptionen oder Kombinationen fithren zu einer Erweiterung des kndchernen
Implantatlagers und resultieren dann in einer Endoprothesenlockerung. Insbesondere die
mechanische Stabilitét leidet unter der Verringerung der Knochenwandung.

Oh und Harris'", sowie Bobyn und Engh*® machten ,, stress-shielding* infolge verinderter
Kraftverhidltnisse zwischen Femur und Implantat als Hauptursache fiir Implantatlockerungen
aus. Mikrobewegungen zwischen Prothese und Knochen'’, hoher Fliissigkeitsdruck durch

. 125 . . .. 101 . .
4% Endotoxine'”, sowie individuelle Ursachen'”', wie genetische

gelockerte Implantate
Variationen werden ebenfalls diskutiert. Die dominanteste und anerkannteste Theorie zur
aseptischen Lockerung ist aber die von Harris®® 1976 und Willert'® 1977 beschriebene particle-

disease als Folge von Verschleil und Abrieb der Prothesenkomponenten.

2.7 Tribologie — Abrieb — Osteolyse — Implantatlockerung
2.7.1 Tribologie und Abrieb
Zum Verstindnis des FEinflusses von Abriebpartikeln auf den Pathomechanismus der

aseptischen Lockerung ist es von entscheidender Bedeutung die grundlegenden
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Zusammenhénge der Tribologie von kiinstlichen Gelenken zu kennen. Tribologie ist die Lehre
der Wechselwirkung zwischen sich beriihrenden und gegeneinander bewegenden Grenzfldchen
von Festkorpern, deren Anfidnge schon auf Leonardo Da Vinci (1425-1519) zuriickgehen. Im
allgemeinen tritt bei dieser Bewegung ein Widerstand auf, der als Reibung bezeichnet wird.
Dieser kann durch Schmierung vermindert werden. Bei schlechter Schmierung tritt in der Regel
ein Verschleifs auf.

Ein menschliches Gelenk ist technisch gesehen ein tribologisches System, bestehend aus je
einem Festkorper (Femurkopf und Acetabulum) und einer strukturviskdsen Fliissigkeit
(Synovia). Dieses System wird durch eine Membran abgedichtet (Gelenkskapsel). Ein gesundes,
natiirliches Hiiftgelenk hat eine besonders gute Schmierung und arbeitet unter
Normalumstinden verschleiBfrei. Diese Situation @ndert sich mit der Implantation einer
Endoprothese. Durch Verwendung technischer Werkstoffe unter den im Korper vorliegenden
Belastungsverhiltnissen wird nur eine partielle Schmierung moglich. Somit besteht immer ein
direkter Kontakt zwischen den einzelnen Prothesenkomponenten, der neben einer massiv
erhohten Reibung auch einen Verschleil der eingesetzten Werkstoffe unabwendbar macht.
Dieser Verschleil resultiert in der Freisetzung von Abriebpartikeln, die sich, je nach
Gleitpaarung, in Material, GroBe, Form und Hérte unterscheiden. Die drei vorherrschenden sind

Metall-, Zement- und Polyethylenpartikel.

2.7.2 Abriebpartikel — Osteolyse — Implantatlockerung
Viele Studien haben sich mit der Frage beschéftigt, ob und in welchem AusmaR die Entstehung
von Abriebpartikel die aseptische Lockerung beeinflusst. In einem Review iiber die aktuellen

1.7 eine

und é&lteren Erkenntnisse zur aseptischen Lockerung beschreiben Sundfeldt et a
multifaktorielle Genese. Unbestritten aber bleibt die besondere Bedeutung der particle-disease.
Es Dbesteht eindeutig eine Korrelation zwischen Abriebpartikeln, Osteolyse und

HSTET0TSIIIN Dowd et al.* zeigten den Zusammenhang zwischen PE-

Implantatlockerung
Abrieb und Osteolyse sogar in einer klinischen Studie. Der genaue Mechanismus bleibt im
Einzelnen noch ungeklart. Kleine Mengen von Abriebpartikel scheinen nicht zu
Komplikationen zu fithren. Bei stirkerem Verschleil hingegen iiberschreitet die Menge der
anfallenden Partikel moglicherweise die Féhigkeit des umgegebenden Gewebes, diese zu
eliminieren. Makrophagen und Fremdkorperriesenzellen sammeln sich an und bilden
Granulome. So wiesen Kim et al.* partikelspeichernde Makrophagen in der Neokapsel nach. Im
weiteren Verlauf wird auch Gewebe in der weiteren Umgebung des Gelenkes, z.B.
Knochenmark, in die Partikelspeicherung mit einbezogen. Auch hier bilden sich

Fremdkorpergranulome.  Diskutiert wird eine partikelstimulierte  Freisetzung von

osteoblastenhemmenden und osteoklastenfordernden Mediatoren'®.
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Diese Fremdkorpereaktion resultiert in ausgedehnten Osteolysen entlang der Knochen-
Implantat-Grenze. Die daraus folgende Implantatlockerung fithrt zu Bewegungen an der

Implantatoberfliche und einer Verstirkung der Abriebproblematik.

2.7.3 Drittkorperabrieb

Die Hauptmechanismen fiir VerschleiB bzw. Abrieb sind Adhésion, Abrasion,
Oberflachenermiidung und tribochemische Reaktionen, die sich in einer Partikelfreisetzung
duBern. Wenn zwischen die Kontaktflichen artikulierender Korper ein weiteres Material
zwischengeschaltet wird, kann dies zu einem exponentiellen Anstieg der Abriebmenge fiihren.
Weichere Materialien sind dabei empfindlicher als hirtere. Diese sogenannten Drittkérper
konnen aus Knochen, Zement oder Metall bestehen und werden fiir Revisionen verantwortlich

13,121,124,127,142
gemacht > 770,

2.8 Die Aluminiumoxid-Problematik in der Hiiftendoprothetik
Die Gewebevertrdglichkeit und zelluldren Reaktionen auf metallische Abriebpartikel werden in
der Literatur kritisch beobachtet. Viele Studien beschéftigen sich mit der Konzentration und den

Effekten auf das periprothetische Gewebe. 1992 untersuchten Ricci et al.'*®

fiinf explantierte
korund- und sandgestrahlte Implantate von revidierten Patienten auf das Vorhandensein von
Oberfldchenkontaminationen. Sie fanden extensive Oberflicheneinschliisse aus silikon- und/
oder aluminiumhaltigen Material. Das gleiche Material wurde im periprothetischen Gewebe und
auf nicht implantierten Implantaten nachgewiesen. Die Freisetzung grofler Mengen Aluminium
konnten auch in der Umgebung von Titanplatten bei Kieferfrakturen nachgewiesen werden'”.
Dieser Zusammenhang wurde zunichst nicht verstanden. Darvell et al.*® untersuchten das
Gewebe in der Umgebung einer abgestoBenen Titanplatte und fanden sowohl Zeichen einer
akuten, als auch einer chronischen Entziindung. Rontgen-Mikrountersuchungen detektierten ein
abnormales Vorhandensein von Aluminium im Gewebe und auf der abgestoBBenen Platte. Diese
Ergebnisse veranlassten weitere Nachforschungen, in denen Darvell et al.*® die Herkunft des
Aluminiums untersuchten. Sie identifizierten als Quelle das Strahlgut, das zur
Oberflachenaufrauhung der Titanplatten eingesetzt worden war. In derselben Arbeit beschrieben
sie die Folgen der Aluminiumintoxikation (Schleiferkrankheit) im Hinblick auf Lungenfibrose,
Osteomalazie und Enzephalopathie bei Patienten mit Nierenversagen.

Histologische Untersuchungen von Bdéhler et al.® bestitigten diese Erkenntnis. Im
periprothetischem  Gewebe von sieben revidierten Hiiftgelenksimplantaten = waren
Aluminiumpartikel mit 68,1% pradomiant gegeniiber anderen Metallen. Diese Partikel hatten

eine Grofle von 1 bis 3um, was exakt der GroBe des Edelkorunds entspricht, dass fiir den
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Aufrauungsprozess eingesetzt wird. Diese Resultate veranlassten Oberflaichenuntersuchungen
an korundgestrahlten Titanimplantaten, die in der Hiiftendoprothetik zum Einsatz kommen. Die
Detektion der A,O;-Partikel erfolgt dabei mit Hilfe eines Riickstreuelektronenmikroskops.
Schuh et al."*® untersuchten fiinf Implantate unterschiedlicher Geometrie und stellten extensive
Oberflichenkontaminationen zwischen 23,2% bis 41,7% fest. Abb.4 verdeutlicht das unerwartet
hohe Ausmal} der A,Os-Partikelriickstidnde. Goske™ verglich die Oberflichenkontamination von
raugestrahlten CLS-Stielen und ARR-Titanstiitzringen bei Implantaten und Explantaten. Sie
fanden durchschnittliche Bedeckungsraten von 23,2% (Implantate) und 12,4% (Explantate). In

einem direktem Vergleich von vier verschiedenen Prothesenherstellern streute die Al,Os-

Bedeckung zwischen 25% und 40%'”.

am Beispiel einer Kkorundgestrahlten anisotropen
Vektorpfanne: a) Al,Os;-Kontamination von 31%; b) Al,Os;-Kontamination von 34% [aus: Schuh et
al. Orthopide 2004,33:905-910"%]

Diese Oberflichenkontaminationen werden in der Literatur zunehmend als Problem

13,14,26,28,38,47,54,61,105,117,120,127,128,138,179
erachtet ™ .

Die Auswirkungen werden dabei kontrovers
diskutiert. Eine Diffusion von Aluminiumionen aus den Al,Os-Strahlpartikeln mit
entsprechenden Metallosen des periprothetischen Gewebes kann nicht ausgeschlossen

166

werden'®. Dort stehen sie im Verdacht Entziindungsreaktionen auszulosen®’. Einige Autoren

vermuten, dass Aluminium die normale Differenzierung von stromalen Knochenmarkszellen,

28146134 Bushinsky™ stellte fest, dass ein

die Knochenablagerung und -mineralisierung behindert
Nettoefflux von Calcium aus kultiviertem Knochen induziert wird. Vielmehr konkurriert
Aluminium sogar mit Calcium im Implantatbett und sammelt sich in der Knochenmatrix an''>.
In derselben Studie konnte gezeigt werden, dass die Kristallisierung von Hydroxylapatit und die
Bildung von Calziumkristallen verhindert wird.

Auch bei der Bildung von Granulationsgewebe und in Hinblick auf Makrophagenreaktionen
spielen Aluminiumoxidpartikel eine Rolle. Untersuchungen von Béhler et al." zeigten eine

117
1.

starke Entziindungsreaktion insbesondere bei groen Strahlpartikeln. Petit et a stellten einen

Zusammenhang zwischen Makrophagenaktivierung, Zellmortalitit und Freisetzung von TNF-a
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auf der Einen, sowie Konzentration und Grof3e von Al,Os-Partikeln auf der anderen Seite fest.
Teilweise konnte sogar eine Freisetzung osteolytischer Enzyme festgestellt werden®.

Andere Studien geben keinen Anlass fiir eine kritische Einschédtzung der Biovertriglichkeit von
Aluminium. Reinisch et al.'”” wiesen zwar Aluminiumpartikel im periprothetischem Gewebe
von gelockerten Endoprothesen nach, konnten aber keine zelluldren Reaktionen, insbesondere

118

keine Fremdkorperreaktionen feststellen. Piatelli''® und Wennerberg'®®  bestitigten dies und

fanden keine Auswirkungen von Aluminiumoxid auf die Osteointegration.

1.!3. Sie verabreichten Aluminium an

Vollig abweichende Ergebnisse lieferten Quarles et a
Hunde und stellten eine Zunahmen von Knochensubstanz fest. Ahnliches fanden Lau et al. in in-

: 89
vitro Untersuchungen® .

Unabhéngig dieser direkten biologischen Auswirkungen wiesen Bohler et al.” in tiefen
Kratzern von Metall-Metall-Paarungen Al,Os-Partikel nach und folgerten, dass diese ins
periprothetische Gewebe eindringen, Metallabrieb auf der Implantatoberflache hervorrufen und
letztendlich zur Lockerung des Implantats fiihren kdnnen. An der Oberfliche haftendes
Strahlgut kann weiterhin wéhrend des Einschlagens des Implantates oder bei
Implantatlockerungen abgelost werden und dann in den Gelenkspalt gelangen'”’. In diesen
Féllen stellen die harten Teilchen eine Quelle fiir Drittkdrperverschleiss dar. Drittkdrper im
Gelenkspalt fiihren, insbesondere bei Hart-Weich-Paarungen, zu einem permanent erhdhten
Abrieb und beschleunigen den Verschleifl der Prothesenkomponenten. Al,Os-Partikel werden in
das weiche Polyethylen eingebettet und verkratzen den Metallkopf bei jedem Gangzyklus. Die
Erh6hung der Abriebrate durch Drittkdrperverschleil wird in der Literatur zunehmend fiir die

. . - 13,38,44,60,109,121,124,127,142
Revision von Hiiftendoprothesen verantwortlich gemacht ™75 251202,
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3. Problemstellung und Zielsetzung

Die Erkenntnisse zur Aluminiumoxidkontamination von Titanimplantaten durch
Korundstrahlgut fiihren zu dem Schluss, dass diese Problematik weiterer Untersuchungen und

. . 13,38,44,54,61,118,138
intensiver Nachforschungen bedarf """ ’

. Ziel ist es, den Anteil der Restpartikel bei
gleichbleibender Oberflachenrauheit zu minimieren ohne die besondere Oberflichenchemie der
Titanoberflachen zu beeintrachtigen.

Der Endoprothesenhersteller und —entwickler Smith & Nephew Orthopaedics AG, Aarau,
Schweiz beschiftigt sich in dem Forschungsprojekt ,,ALFREDS (ALuminia FREe Device
Surface)* mit der Losung der Abriebproblematik durch Aluminiumoxidpartikel. Im Rahmen
dieses Projekts wurde eine neue Oberflachenbehandlung zur Reduktion von Al,Os-Partikeln auf
korundgestrahlten Implantaten entwickelt, mit der die Bedeckungsrate um 76% bis 96% (je
nach Detektionsmethode) auf bis zu 0,7% gesenkt werden kann'®,

In-vitro Untersuchungen im Zellkulturmodell haben keine nachteiligen Effekte der neuen
ALFREDS-Oberflaichenbehandlung auf das Zellverhalten gezeigt. Eine in-vivo-Evaluation steht
allerdings noch aus. Die vorliegende Studie ist ein Gemeinschaftsprojekt der Firma Smith &
Nephew Orthopaedics AG, Aarau, Schweiz, der Klinik fiir Zahnérztliche Prothetik,
Universitétsklinikum Aachen und der Klinik fiir Unfallchirurgie, Universitatsklinikum Aachen
und vervollstindigt bisherige Untersuchungen zur Aluminiumoxidproblematik in der
Endoprothetik. Ziel war die Fortfilhrung der laufenden Grundlagenforschung und die
Optimierung der Werkstoffansidtze fiir den Einsatz in der Humanmedizin. Dazu wurden
préaklinische tierexperimentelle Tests im Kaninchenmodell durchgefiihrt, mit denen der Einfluss
der neuen ALFREDS-Oberflichenbehandlung von Titanimplantaten auf die Osteointegration in-
vivo evaluiert wurde. Das erlaubte Riickschliisse auf die Biovertrdglichkeit der ALFREDS-
Oberflachenbehandlung einerseits und die Bedeutung der Al,Os-Partikelkontamination auf die
kndcherne Apposition andererseits. Auch die Bedeutung des verwendeten Biomaterials sollte
untersucht werden.

Als Modell dienten Hohlzylinder aus Reintitan (CP-Ti) und einer Titanlegierung (Ti6Al7Nb).
Aus jedem Werkstoff wurde die Hélfte der Proben der konventionellen Behandlung durch
Korundstrahlen unterzogen, die andere Hélfte erhielt im Anschluss an diese Behandlung noch
die ALFREDS-Oberflachenbehandlung zur Entfernung von Aluminiumoxidpartikeln. Die
bilaterale, metaphysdre Implantation einer konventionellen und einer oberflichenbehandelten
Probe in Kaninchenfemura machte den intraindividuellen Vergleich moglich. Insgesamt wurden
40 Kaninchen bilateral operiert, von denen 20 Tiere nach 28 und weitere 20 nach 56 Tagen
postoperativer Standzeit sakrifiziert wurden. Die Osteointegration bzw. der Knochen-Implantat-
Kontakt wurde qualitativ histologisch und rasterelektronenmikroskopisch, sowie quantitativ
histomorphometrisch zu jeder Standzeit beurteilt. Mechanische Push-Out-Tests zur Messung der

Scherhaftfestigket ergidnzten die histologische Auswertung. In die Beurteilung der Ergebnisse
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wurde die makroskopische Festigkeit und die Position der Implantate in Rontgenaufnahmen der
Kaninchenfemura miteinbezogen.
Die Hauptzielkriterien stellten dabei die histomorphometrisch evaluierte Osteointegration und

die maximale Scherhaftfestigkeit dar.
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4. Material und Methoden
4.1 Studiendesign

Das Studiendesign sah eine randomisierte Zuteilung der Versuchstiere zu den einzelnen
Subgruppen vor. Ebenso wurden die verschiedenen Implantate zufillig und randomisiert bei den
Versuchskaninchen implantiert. Die Typenzuordnung der unterschiedlichen Implantattypen A-D
(Tabelle 5) wurde dem Autor erst nach Abschluss der histologischen, histomorphometrischen
und mechanischen Analyse vom Implantathersteller Smith & Nephew Orthopaedics AG

iibermittelt. Die vorliegende Studien ist demnach voll randomisiert, doppelblind und prospektiv.

4.2 Implantatdesign und Oberflichencharakterisierung

Gemal den guten Erfahrungen anderer Arbeitsgruppen der Klinik fiir Unfallchirurgie, Aachen,
die pordse Knochenersatzstoffe im Kaninchenmodell untersuchten®®'*’, sowie der in der
Literatur beschriebenen Methodik?'*>*3%133:147152162 © oyrden Hohlzylinder als Implantate
gewdhlt, die metaphysdr in das distale Femur von Kaninchen eingebracht wurden. Diese
Hohlzylinder hatten eine Lange von 10mm und ein AuBendurchmesser von 5mm. Der
Innendurchmesser betrug 2mm, wobei zusétzlich an einem Ende ein Gewinde zur Verankerung
eines Setzinstrumentes eingefrast war. Die Wandstédrke lag demnach bei 1,5mm (Abb. 7).
Entsprechend der Bedeutung in der Gelenksersatzchirurgie wurde als Material fiir die Hélfte der
Implantate Reintitan (CP-Titan) verwendet, die Ubrigen wurden aus der Titanlegierung
Ti6Al7NDb gefertigt. Beide Werkstoffe sind in der Endoprothetik etabliert (vgl. 2.4) und werden
heute fiir die Herstellung von Implantaten verwendet. Im Anschluss an den Fertigungsprozess
wurden alle Implantate mit Aluminiumoxid (Al,O3;) korundgestrahlt, um eine fiir die
Osteointegration vorteilhafte Mikrostrukturierung und Submikrotopographie zu erreichen (vgl.
2.5). Nach Angaben des Implantatherstellers wurde dabei eine arithmetisch gemittelte Rauheit
R, von 4-6um eingestellt. Aus jeder Werkstoffgruppe wurde im Anschluss an diese
konventionelle Prozedur die Haélfte der Proben zusdtzlich der neuartigen ALFREDS-
Oberflachenbehandlung unterzogen. Durch diese Behandlung konnte die
Oberflachenkontamination mit Al,O; von 20,1% (optische Methode) bis 24,1% (BSE) bei den
konventionell korundgestrahlten Proben auf 0,7% bis 5,8% bei den ALFREDS-behandelten
Implantaten reduziert werden.

Die Oberflachentopographie, Ermiidungsfestigkeit, maximale Rautiefe R; und Mittenrauheit R,
blieben dabei unverindert'®’. Aus diesem Verfahren resultierten vier verschiedene Oberfléchen,

die in der vorliegende Studie getestet wurden. Eine Ubersicht gibt Tabelle 4.

27



Material und Methoden

Tabelle 4

Typenzuordnung, Werkstoff, Mittenrauheit und Oberflichenbehandlung der untersuchten
Implantate

Werkstoff Mittenrauheit R, Oberfliichenbehandlung
Typ A CP-Titan 4-6um Korundstrahlen mit AL, Os
Typ B CP-Titan 4-6um Korundstrahlen mit AL,O; + ALFREDS
Typ C Ti6Al7Nb 4-6um Korundstrahlen mit AL,Os
Typ D Ti6Al7Nb 4-6um Korundstrahlen mit A,O;+ ALFREDS

4.3 ALFREDS-Oberflichenbehandlung

Wie bereits in Abschnitt 2.8 beschrieben, werden Aluminiumoxidpartikel bei der Bestrahlung
von Titanimplantaten mit Edelkorund in die Oberfliche eingebettet. Das beschleunigt die
aseptische Lockerung und vermindert die Langzeitiiberlebensrate von zementfrei implantierten
Hiiftendoprothesen.

Die Oberfldchenkontamination mit Aluminiumoxid streut verschiedenen Studien zufolge dabei
von 23,2% bis 41,7% bzw. 24,1% bis 40,2% je nach Hersteller und Detektionsmethode*”'”®. Es
stehen mehrere Detektionsverfahren zur Verfiigung, von denen in der vorliegenden Studie die
optische Bestimmung und die Messung mittels Riickstreuelektronendetektor (BSE) verwendet
wurden. Bei letzterer werden reflektierte Elektronen bei der rasterelektronenmikroskopischen
Untersuchung detektiert. Die Anzahl bzw. Ausbeute an Riickstreuelektronen ist dabei in erster
Linie abhéngig von der Ordnungszahl und Dichte des zu untersuchenden Mediums. Metallische
Implantate haben eine hohe Ordnungszahl und stellen sich hell dar, wihrend Korundpartikel aus
Al,O; wenige Elektronen zuriickstreuen und demnach dunkel bis schwarz erscheinen. Die
Summe der schwarzen Flache im Verhiltnis zur Gesamtoberfldche stellt dann die mit AlL,O3
kontaminierte Implantatoberflédche in Prozent dar.

Bei der optischen Methode wurden die Proben einige Sekunden lang bei Raumtemperatur in
einem Saurebad gedtzt, um den optischen Kontrast zu erhdhen. Danach erfolgte ein kurzes
Wasserbad mit anschlieBendem Lufttrocknen. Unter Verwendung einer an ein Mikroskop
gekoppelten Digitalkamera mit Polarisationsfilter wurden dann randomisiert Aufnahmen der
Implantatoberfldche angefertigt, die entsprechend der BSE-Methodik prozentual ausgewertet
wurden. Die Genauigkeit der Methodik wurde unter den gleichen Bedingungen (Vergrof3erung,

Abstand zum Detektor) mittels Energy-Dispersive X-Ray (EDX) kontrolliert.

Beim konventionellen Korundstrahlen werden als Grundmaterial CP-Titan, Ti6Al4V oder
Ti6Al7Nb verwendet, die durch einen mehrstufigen Reinigungs- und Trocknungsprozess im

Anschluss an das Korundstrahlen von Restpartikeln befreit werden sollen (vgl. 2.5). Dieser

28



Material und Methoden

Reinigungsprozess reicht jedoch nicht aus, um die eingebetteten Al,O;-Partikel von der
Oberfliche zu entfernen. Diese Erkenntnis gab Anlass zur Entwicklung der ALFREDS
(ALuminia FREe Device Surface)-Oberflichenbehandlung. Ziel der Entwicklung war eine
Minimierung der Oberflichenkontamination ohne dabei die Mikrotopographie und die
Oberfliche der Implantate zu verdndern. Die ALFREDS-Oberflaichenbehandlung ist ein
zusitzlicher Reinigungsprozess, der nach Abschluss des konventionellen Korundstrahlens die

auf der Implantatoberfliche haftenden und eingebetteten Aluminiumpartikel entfernt.

ALFREDS beinhaltet als ersten Reinigungsschritt eine chemische Behandlung, die Al,Os;-
Partikel auf der Oberfldche lockert. Dazu werden die Implantate bei Raumtemperatur in einem
Gemisch aus Salpetersdure und Ammoniumbifluorid gewaschen. Im Anschluss an diese
»chemische Lockerung® werden die Partikel dann in einem mechanischen Reinigungsprozess
entfernt. Dieser Prozess beinhaltet eine Bestrahlung der Implantate mit Trockeneis, das aus
gefrorenen CO;-Pellets besteht und mittels aufbereiteter Druckluft angetrieben wird. Nach
Anwendung dieses neuartigen Reinigungsprozesses wurden die korundgestrahlten Implantate
noch der konventionellen Reinigung unterzogen. Wiahrend der Entwicklung der ALFREDS-
Oberflachenbehandlung wurden drei alternative Behandlungsmethoden (#1 Saurebeizen, #2
Trockeneisbestrahlung, #3 Séaurebeizen + Ultraschallbad) analysiert. Diese waren der
ALFREDS-Methodik jedoch unterlegen (Abb.5). Der Erfolg der neuartigen Reinigungsprozesse
wurde anhand des Bedeckungsgrades der behandelten Titanimplantate durch Aluminiumoxid
mittels Riickstrahlelektronendektektor (BSE) und optischer Methode gemessen. Dabei konnte
durch die ALFREDS-Oberflichenbehandlung eine Reduktion der Al,O;-Kontamination um
76% (BSE) bzw. 96% (optische Methode) erzielt werden (Abb.6).

Aluminiumoxidbedeckung
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Abb. 5 BSE und optische Detektion der Al,O;-Kontamination [%] von Titanimplantaten nach
Oberflichenbehandlung durch ALFREDS (rote Werte) und alternative Methoden (Kontrolle =
Korundgestrahlt und konventionell gereinigt; #1: Siurebeizen; #2: Trockeneisbestrahlung; 3:
Sédurebeizen + Ultraschallbad)
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Abb. 6 Al,Os;-Kontamination (schwarz) einer Ti6Al7Nb-Legierung (hell): BSE-Methode a) vor und
b) nach ALFREDS-Oberflichenbehandlung; Optische Methode ¢) vor und d) nach ALFREDS-
Oberflichenbehandlung. Die Reduktion der schwarz dargestellten Al,Os-Partikel entspricht 76%
(BSE) bzw. 96% (optisch).

Wie bereits weiter oben erwdhnt, sollte der neuartige Reinigungsprozess eine Minimierung der
AlLOs-Kontamination bewirken und gleichzeitig die fiir die Osteointegration vorteilhafte
Mikrotopographie der Implantate erhalten. Die Mittenrauheit R, und die maximale Rautiefe R;
wurden daher mit einem ,non-contact optischen Profilometer kontrolliert und zeigten

vergleichbare Resultate (Abb.7,8).

Mittenrauigkeit Ranach ALFREDS-Behandlung

) 6,1
1 ss 5,8 . 53

Mittenrauheit [um]
O N WA O~ ®

Kontrolle #1 #2 #3 ALFREDS

Abb. 7 Profilometrisch ermittelte Mittenrauheit R, [um] von Titanimplantaten nach
Oberflichenbehandlung durch ALFREDS und alternative Methoden (Kontrolle =
Korundgestrahlt und konventionell gereinigt; Behandlung 1: Siiurebeizen; Behandlung 2:
Trockeneisbestrahlung; Behandlung 3: Siurebeizen + Ultraschallbad)
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Abb. 8 REM-Aufnahmen eines Ti6Al7Nb Implantates vor (a) und nach (b) ALFREDS-Behandlung

demonstrieren eine gleiche Oberflichentopographie bei gleichzeitigem Fehlen von eingebetteten
Al Oj-Partikeln (weille Pfeile).

Die ALFREDS-Oberflichenbehandlung ist fiir alle Titanlegierungen geeignet und beeinflusst

die Ermiidungsstabilitit nicht'®

. In-vitro-Untersuchungen ergaben keinen Anhalt fiir negative
Auswirkungen auf Zellkulturen. Der Einfluss dieses Verfahrens auf das Zellverhalten, die
knocherne Apposition und die Osteointegration ist bislang allerdings noch nicht in-vivo

iiberpriift worden. Dies war Gegenstand der vorliegenden Studie.

4.4 Wahl der Versuchstiere und Versuchsanordnung

Als Versuchstiere wurden adulte, weibliche New-Zealand-White-Kaninchen aus der Ziichtung
von Charles River Laboratories (Chatillon sur Charlaronne, Frankreich) gewéhlt. Bei Lieferung
betrug das Gewicht der Tiere 3,0 kg bis 3,7 kg. Alle Kaninchen waren mit einer sechsstelligen
Identifikationsnummer markiert und wéhrend des gesamten Versuchszeitraumes eindeutig
identifizierbar. Diese Tiere liefern erfahrungsgeméif reproduziere Ergebnisse fiir den Menschen.
Die einfache Handhabung und problemlose Haltung waren weitere Gesichtspunkte fiir die
Wahl. Bereits in Studien anderer Arbeitsgruppen der Klinik fiir Unfallchirurgie, Aachen®®'®
hatte sich das Kaninchenmodell aufgrund GroBe, Belastungsart und guter operativer
Zuginglichkeit der Femurkondylen zur in-vivo-Testung von Implantatmaterialproben bewihrt.
Jedes Tier wurde bilateral metaphysir operiert. Dabei wurde jeweils ein konventionell
korundgestrahltes und ein ALFREDS-oberflichenbehandeltes Implantat gleichen Werkstoffes
eingesetzt. Durch diese Form der Implantation wurde der intraindividuelle Vergleich der
Oberflachenbehandlung mdglich und die Zahl der erforderlichen Versuchstiere konnte um 50 %
reduziert werden. Die Implantate verblieben 28 bzw. 56 Tage.

Je Standzeit, Implantatmaterial und konventioneller bzw. ALFREDS-Oberfldchenbehandlung
wurden Gruppen gebildet (Tabelle 5). Fiir mechanische Push-Out Tests waren pro Gruppe

jeweils 5 Proben vorgesehen, fiir die histologische und histomorphometrische Auswertung 4
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Proben, sodass 16 Gruppen mit insgesamt 72 Proben resultierten. Dies entspricht einer Anzahl
von 36 bilateral operierten Kaninchen. Jeder Oberflachentyp wurde demnach nach 28 und 56
Tagen jeweils mechanisch und histologisch bzw. histomorphometrisch anhand von 18 Proben
ausgewertet.

Unter Beriicksichtigung der Tatsache, dass mit nicht vorhersehbaren Tierausféllen in Héhe von
bis zu ca. 10-15% (je ein Drittel durch Narkosezwischenfille, Infektionen und Frakturen)
wiéhrend der Versuchsperiode zu rechnen ist, wurden 40 Tiere fiir die Durchfiihrung des
Projektes angesetzt. Bei Unterschreitung der Komplikationsrate sollten diese jedoch nicht
verwendet werden.

Die einzelnen Tiere wurden randomisiert den einzelnen Subgruppen zugefiihrt.

Tabelle 5

Versuchsanordnung mit Probenanzahl und Auswertung

Standzeit Typ A" Typ B Typ C” Typ D" Gesamt
(Probenanzahl) (Probenanzahl) (Probenanzahl) (Probenanzahl) (Probenanzahl)

Histologie, 28 Tage 4 4 4 4 16
Histomorphometrie

56 Tage 4 4 4 4 16

Push-Out 28 Tage 5 5 5 5 20

56 Tage 5 5 5 5 20

Gesamt 18 18 18 18 72

*Typenzuordnung siche Tabelle 4

4.5 Operation

Die Operationen wurden in den Versuchsrdumen des Instituts fiir Versuchstierkunde sowie
Zentrallaboratorium fiir Versuchstiere der RWTH Aachen, PauwelsstraBe 30, Aachen,
durchgefiihrt. Die experimentelle Phase des Versuchsvorhaben wurde in vier Operationsstaffeln
von jeweils 10 Tieren unterteilt und in dem Zeitraum von November 2005 bis Mirz 2006
durchgefiihrt.

Das Versuchsvorhaben wurde von der Bezirksregierung Koln genehmigt.

4.5.1 Priioperative Versuchsperiode
Die Kaninchen wurden nach Lieferung zu zehn Tieren fiir 10-14 Tage in 10m? grofen
Stallungen an ihre neue Umgebung gewdhnt und artgerecht versorgt. Diese Stallungen befanden

sich im Instituts fiir Versuchstierkunde der RWTH Aachen (s.0.). Die Tiere konnten sich im
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Gehege frei bewegen und erhielten Kaninchenfutter und Wasser ad libitum. In der prdoperativen
Phase fanden regelmdfig Gesundheitskontrollen der Tiere durch das Operationsteam, die
Tierpfleger und den Autor statt. Die Kaninchen der zweiten Staffel (Anhang B) mussten
aufgrund einer primiren bakteriellen Infektion 5 Tage prioperativ, tiglich mit 5ml Borgal®

(7.5% bei 0,2ml/kg s.c.) antibiotisch abgedeckt werden.

4.5.2 Operationsinstrumentarium

Steriles Operationsinstrumentarium, Einmalinstrumente, sterile Abdeckungen,
Desinfektionsmittel, Pharmaka und sonstige Hygieneartikel wurden von der Klinik fiir
Unfallchirurgie des Universititsklinikums Aachen gestellt. Nach jeder Operation wurden die
verwendeten Instrumente gereinigt und zur Sterilisation vorbereitet. Diese erfolgte unmittelbar
vor jeder Operation bei 180 Grad Celsius in einem Trockensterilisator fiir 45 Minuten. Unsterile
Abdeckungen, Tiicher und Decken zur Lagerung der Versuchstiere in der prd- und
postoperativen Phase stellte das Instituts fiir Versuchstierkunde der RWTH Aachen. Ein
spezielles Setzinstrument zur Implantation der Priifkorper wurde von Smith & Nephew

Orthopaedics AG, Aarau, Schweiz geliefert.

4.5.3 Operationsvorbereitung, Andsthesie, Lagerung

Alle Versuchskaninchen wurden unmittelbar préoperativ. gewogen (Anhang A-D).
AnschlieBend wurde bei erhaltener Spontanatmung eine Injektionsnarkose mit Domitor”™
(0,3ml//kg s.c.), Ketamin®™ (10% bei 0,2 ml/kg s.c.) und Diazepam®™ (0,2ml/Tier s.c.)
durchgefiihrt. Zusétzlich erfolgte eine prophylaktische Intubation und die Anlage eines
peripher-vendsen Zuganges {iber eine Ohrvene. Nach Erreichen einer ausreichenden
Narkosetiefe erfolgte die Vorbereitung des Operationsgebietes. Dazu wurden beide
Kaninchenldufe auf medialer sowie lateraler Seite in Hohe der Femurkondylen rasiert.
Anschlieend erfolgte die flichendeckende Desinfektion mit Braunoderm® (Braun, Melsungen)
und eine fachgerechte, schonende Lagerung auf dem Operationstisch in Riicken-/ Seitlage. Die
an der Operation Beteiligten fiihrten eine chirurgische Héndedesinfektion durch und wurden
zusitzlich zum Mund-Nasen-Schutz und der Operationshaube mittels Einmaloperationskitteln
und —handschuhen steril eingekleidet. Es folgte eine weitere Desinfektion und die sterile
Abdeckung der vom Fell befreiten Operationsgebiete mittels Einmalklebetiichern. Nach
Vorbereitung des Operationsbesteckes wurde insbesondere auf die sterile Abdeckung der

Diamanthohlfrise bzw. des Druckluftschlauches geachtet.
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Wihrend der gesamten Operationszeit lagen isotonische Kochsalzlosung, eine OP-Mischung
aus Domitor” und Ketamin® (Verhiltnis 2:1) und fiir eventuelle Notfallsituationen
Beatmungsbeutel und Atropin bereit. Ein Versuchsdurchfiihrer fungierte bei jeder Operation als
Anisthesist. Neben Kontrolle von Atmung, Herztéitigkeit und Narkosetiefe, fand eine stetige
Befeuchtung der Augen mit isotonische Kochsalzlosung statt, um ein Austrocknen zu

verhindern.

4.5.4 Operationszugang und Implantation der Priifkorper
Die Implantation der Priifkérper erfolgte unter vergleichbar strengen Kautelen wie in der
Humanchirugie. Insgesamt wurden 76 Implantate (Abb. 8), 18 von jedem Typ, unter

Injektionsanésthesie in Asepsis gesetzt.

Abb. 8 Alle verwendeten Titanimplantate hatten das gleiche Implantatdesign als Hohlzylinder,
aber 4 verschiedene Oberflichen. Bei Typ B und D fiillt eine im Vergleich hellere Oberfliche auf,
die aus der Befreiung von AlLO;-Partikeln mittels ALFREDS resultiert. Bei Typ B (untere
Bildhiilfte) wird im Hohlzylinder das Gewinde fiir das Setzinstrument deutlich. Von links: Typ A,
Typ B, Typ C, Typ D (3,8fache VergroBlerung)

Der operative Zugang erfolgte iiber eine Hautinzision liber der medialen Femurkondyle auf
Hohe der distalen Femurmetaphyse. Als Leitstruktur diente das Lig. collaterale tibiale. Durch
Verschieben des Hautmantels, sowie Abschieben von Kapsel und Periost mit einem
Raspatorium konnte die Region der medialen Femurmetaphyse unter Vermeidung der
Knieathrotomie freigelegt werden. Nun erfolgte die Entnahme eines Knochenzylinders von
4,5mm Durchmesser mittels Diamanthohlfrdse und die Préparation, sowie Spiilung des
Implantatlagers mit isotonischer Kochsalzlosung. Hierbei galt es darauf zu achten, dass die

Bohrung zirkuldr von Knochenkompakta umgeben war und nicht zu weit distal oder proximal

ins Kniegelenk oder das Knochenmark hineinragte. Das vom Hersteller sterilisierte Implantat

34



Material und Methoden

wurde unter mildem Druck in den Knochendefekt eingebracht. Die leichte
Unterdimensionierung des Implantatlagers im Vergleich zum AuBendurchmesser der Priifkdrper

erlaubte die press-fit Implantation im Sinne Morschers'®

(vgl. 2.3) und sollte eine hohe
Primaérstabilitidt gewéhrleisten. Nach Blutstillung und Spiilung des Operationsgebietes erfolgte
der schichtweise Wundverschluss mit Fasziennaht und intrakutaner Hautnaht aus
resorbierbarem Nahtmaterial. AbschlieBend wurde ein Aluminiumverband aufgespriiht. Die
Operation der Gegenseite wurde in gleicher Weise vorgenommen. Zur Operationsausleitung
wurde den Versuchskaninchen Antisedan® (0,15ml/kg im.) verabreicht und nach
sichergestellter Atmung erfolgte dann die endgiiltige Extubation. Abb. 9 skizziert die

wichtigsten Operationsschritte.

4.5.5 Postoperative Analgesie und Versuchsperiode

Nach Abschluss der Operation wurden die Tiere zur postoperativen Uberwachung der
Aufwachphase und zur besseren Handhabung bei der individuellen Schmerztherapie und
Wundversorgung fiir bis zu 7 Tage in Einzelstélle der Grofe 75x40x40cm tiberfiihrt. Es fand
keine Immobilisation statt, sodass eine frithe physiologische Belastung der Tiere gewihrleistet
wurde. Die postoperative Analgesie der Tiere wurde durch Gabe von Temgesic® (0,3ml/Tier
s.c.) am Abend des Operationstages, sowie an den darauffolgenden 3 Tagen sichergestellt.
Wundkontrollen und -versorgungen wurden bis zum zehnten postoperativen Tag durchgefiihrt.
Nach Ablauf der 7 Tage in Einzelkidfighaltung folgte Bodenhaltung bis zum Ende der

Versuchsperiode.

4.6 Gewinnung der Untersuchungsproben

4.6.1 Sakrifizierung und Entnahme der Femurpriparate

Die Kaninchen wurden nach Ablauf der Standzeit von 28 bzw. 56 Tagen sakrifiziert. Alle in
diesem Zusammenhang notwendigen MaBnahmen wurden durch einen fachkundigen
Tierpfleger des Instituts fiir Versuchstierkunde der RWTH Aachen durchgefiihrt. Nach Eintritt
des Todes wurden die Kaninchenfemura im Hiiftgelenk exartikuliert, markiert mit Tiernummer

und Implantattyp und dann umgehend der weiteren Priparation zugefiihrt.
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Abb. 9 Operationsschritte: a) Hautinzision, b) und c¢) Priparation der medialen Femurkondyle, d)
Entnahme des Knochenzylinders mit Diamanthohlfrise, e) gespiiltes Implantatlager, f) Einsetzen
des Implantats, g) in-situ liegendes Implantat nach press-fit Implantation, h) Primérer
Hautverschluss und Aluminiumspriihverband, Antisedan i.m.
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4.6.2 Radiologie

Zur Abkldrung von Komplikationen im Rahmen der postoperativen Versuchperiode stand stets
eine Rontgengerit zur Anfertigung von konventionellen Rontgenauftnahmen zur Verfligung.
Von allen exartikulierten Femurpriparaten wurde post-mortem vor der weiteren Préparation
zwecks der qualitativen makroskopischen Beurteilung der Osteointegration und der Festigkeit
eine Rontgenaufnahme im lateralen und teilweise im anterior-posterioren (a.p.) Strahlengang
angefertigt. Die Rontgenaufnahmen wurden insbesondere auf die Implantatorientierung, das
Vorliegen von Frakturen, Lockerungszeichen, Osteolysen und Knochenresorptionen, sowie auf
den Spongiosa-Kortikalis-Kontakt hin begutachtet. Ferner wurde die Situation der
Knochenstruktur um das Implantat beurteilt. Ein zunehmender knocherner Einbau wurde als
Vermehrung sichtbarer Knochenstruktur bewertet, indifferent wurde eine Situation angesehen,
in der es weder An- noch Abbau von Knochensubstanz gab.

Diese Untersuchung wurde computergestiizt mit Hilfe des digitalen Bildbearbeitungsprogramms
Adobe Photoshop” durchgefiihrt. Die Belichtungsstirke betrug 42 kV bei einer Belichtungszeit
von 2,5 mAs. AnschlieBend wurden die 30x40cm grofen Rontgenfilme fiir die weitere
Auswertung vom Audiovisuellen Medienzentrum (AVMZ) des Universitédtsklinikums Aachen

digitalisiert.

4.6.3 Priparation und Konservierung der Femurkondylen

Die im Hiiftgelenk exartikulierten Kaninchenldufe wurden zur Freilegung der distalen
Femurkondylen mit Skalpell, Luer und ,,scharfem Lo&ffel von anhaftendem Weichteilgewebe
befreit. SchlieBlich wurde die Kniegelenkskapsel eroffnet, Kniebinnenbénder durchschnitten
und die Femura vom Unterschenkel abgetrennt. Fiir die weitere Auswertung wurden nur die
Femurkondylen mit in-situ liegendem Implantat gebraucht, sodass diese vom restlichen
Knochen mittels Gipssége abgesigt wurden. Unmittelbar danach erfolgte die Uberfiihrung der

Proben in eine Losung von 4% Formalin in aqua demin bis zur weiteren Verarbeitung.

4.7 Beurteilung des Knochen-Implantat-Verbundes

Die zuverldssige, permanente Osteointegration eines Implantates in sein kndchernes
Implantatlager ist das oberste Ziel jeder zementfreien Endoprothetik. Zur Bestimmung des
Ausmalles dieses Knochen-Implantat-Verbundes werden in der Literatur mehrheitlich zwei

21,34,52,53,133,147,152,162

Verfahren angewandt Zum einem wird makroskopisch, qualitativ

histologisch, sowie quantitativ histomorphometrisch die Osteointegration im Sinne

20,21

Branemarks®', Schenks'*? und Steinemann'® beurteilt. Auf der anderen Seite wird die

mechanische Haftfestigkeit in Push-Out-Tests iiberpriift. Dies erlaubt zusétzliche Aussagen zur
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funktionellen Eingliederung der Implantate in den Knochen. Es handelt sich dabei um etablierte

Methoden, die auch in dieser Studie zur Evaluation der Osteointegration angewandt wurden.

4.8 Mechanische Priifung der Haftfestigkeit

4.8.1 Priiparation der Femurkondylen fiir den Push-Out-Test

Bei den Femurkondylen, die fiir den Push-Out-Versuch vorgesehen waren, wurde im Anschluss
an die Prdparation die Orientierung der Implantate identifiziert. Ist dies erfolgt, wurden
Knochen und Kallus iiber dem Implantatbett in ausreichendem Abstand zum Implantat getrimmt
und abgeschliffen. Dadurch konnten die Implantatober- und Unterseite freigelegt werden,
sodass der AusstoBversuch nicht von iiberstehender Knochenkompakta verfalscht wurde. Bei
dieser Probenvorbereitung ist ausschlieBlich die Scherhaftfestigkeit des Knochen-Implantat-
Kontaktes an der Mantelfliche des Implantates ausschlaggebend. Um die so behandelten
Femurkondylen plan auf der Auflagefliche des Priifgerdtes platzieren zu kdnnen, musste die
Auflagefliche der Femurkondyle mit Nass-Schleifpapier SiC 1200 (Struers GmbH, Willich)
und einem Hochgeschwindigkeits-Dentalhandstiick plangeschliffen werden.

Die Proben wurden bis zur weiteren Testung erneut in Formalin 4% gelagert, um ein

Austrocknen zu verhindern.

4.8.2 Ausstofiversuche (Push-Out-Test)

Die zu priifenden Femurkondylen wurden mit der plangeschliffenen Unterseite auf eine mit
einer zentrischen Bohrung (@ 10 mm) versehenen Platte positioniert. Auf der Oberseite wurde
ein Druckstempel (@ 5 mm) mit einer abgerundeten Kontaktfliche auf das Implantat gesetzt.
Alle Implantate wurden mit Hilfe einer Universalpriifmaschine (Z030, Zwick, Ulm) getestet.
Dabei wurde zunichst eine Vorkraft von 10 N lotrecht auf den Implantatkopf aufgebracht und
das Implantat dann ldngs seiner Insertionsrichtung mit konstantem Vorschub (1 mm/min)
belastet. Das hierbei entstehende Kraft-Weg-Diagramm und die maximale Scherhaftfestigkeit
wurden bis zum Versagen des Knochen-Implantat-Interfaces aufgezeichnet. Die maximale Kraft
wurde dem Implantattyp und der Tragedauer zugeordnet und in einem Diagramm erfasst.

Zur Kontrolle des FEinflusses der Osteontegration auf die Push-Out-Ergebnisse wurden
Referenzversuche von jedem Implantattyp durchgefiihrt. Hierbei wurden die Implantate press-fit
in einen frischen Kadaverfemur eingesetzt, um unmittelbar danach wieder ausgestofen zu
werden. Eine weitere Probe von jedem Implantattyp wurde absichtlich proximal der Metaphyse
positioniert, um den Einfluss der Implantatlage beurteilen zu kénnen.

Die Durchfithrung der Push-Out-Versuche erfolgte in Zusammenarbeit mit Herrn Jungwirth,

Klinik fiir zahnédrztliche Prothetik, Universitdtsklinikum Aachen.

38



Material und Methoden

4.9 Evaluierung der Osteointegration
Die Bestimmung der Osteointegration der Knochen-Implantate-Praparate wurde in 2 Schritten
durchgefiihrt:
1. Qualitative Beurteilung des Knochen-Implantat-Verbundes
2. Quantitative Analyse mittels computergestiitzten Histomorphometrie
Die Interpretation der Ergebnissse erfolgte unter Einbeziehung der radiologischen und

rasterelektronenmikroskopischen Aufnahmen.

4.9.1 Histologische Priparation
Die zur histologischen Analyse vorgesehenen Femurkondylen wurden nach passagerer
Lagerung in Formalin 4% gemdfl der Technik der wunentkalkten Knochenhistologie
aufgearbeitet. Dazu wurden die Proben einer aufsteigenden Alkoholreihe zugefiihrt:

1. 72 Stunden 70% Ethanol, 30% aqua dest.

2. 72 Stunden 80% Ethanol, 20% aqua dest.

3. 72 Stunden 90% Ethanol, 10% aqua dest.

4. 72 Stunden 100% Ethanol
Im Anschluss erfolgte eine 24-stiindige Lagerung in K-Plast Losung A (Medim-MDS GmbH,
Busek, Deutschland). Die weitere Kunststoffeinbettung der Proben erfolgte in Glasbehéltern
mittels K-Plast Losung A + B plus Initiator [Bis(4-tert.butylcyclohexyl)peroxydicarbonate]
(Sigma-Aldrich Nr. 40451) nach gegebenen Mischungsverhéltnis. Die Auspolymerisierung
wurde im Wasserband fiir eine Dauer von >96 Stunden durchgefiihrt, um unkontrollierte

exotherme Reaktion zu vermeiden, die den Kunststoffes triiben.

4.9.2 Herstellung der Diinnschliffpriparate

Nach Aushérten des Einbettkunststoffes wurden die Proben aus den Glasbehéltern entfernt und
beschriftet. Der Kunststoff wurde bis auf einen geringen Saum um die Knochen abgetrimmt.
Soweit mdglich wurde eine Klebefldche parallel zur Implantatrichtung angeschliffen.
AnschlieBend wurden die so behandelten Probenzylinder mit einem hochviskosen transparenten
Fixationskleber (Technovit 7230 VLC, Kulzer, Wehrheim) auf einem entfetteten Objekttrager
fixiert. Zur Bestimmung der Position des ersten auswertbaren Schnittes wurde mit einer
diamantierten Prizisionsbandsdge (Exakt E300, PSI, Griinewald/ Norderstedt) parallel zur
Klebeflaiche nahe dem Implantat langs geschnitten. Diese Fliche wurde dann mit Nass-
Schleifpapier SiC 800 (Struers GmbH, Willich) und einem Tellerschleifgerdt (Exakt, PSI,
Griinewald/Norderstedt) plangeschliffen und danach mit SiC 2400 poliert. AnschlieBend wurde

diese Fliache auf einen weiteren entfetteten Objekttrager mit einem transparenten,
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lichtpolymerisierenden Prizisionskleber (Technovit 7210 VLC, Kulzer, Wehrheim) und einer
Prazisionspresse (Vakuumklebepresse 401, Exakt, Norderstedt) fixiert. Parallel zu dieser neuen
Fliche wurde im Abstand von 0,3 bis 1,0 mm eine neue Scheibe ldngs aus der Probe
geschnitten. Dies ist der zweite auswertbare Schnitt. Die weitere Vorgehensweise ist analog
Schnitt 1 vorgenommen worden und wurde insgesamt bis zu 4 mal wiederholt (Abb.10). Ziel
war es, je Probe mindestens 3 auswertbare Schnitte zur erhalten. Bei insgesamt 32 Histologien
resultierten demnach 96 Schnitte.

AbschlieBend wurden die so erhaltenen Schnitte auf dem Tellerschleifgerdt mit NaB-
Schleifpapier SiC 800 bis zu einer Dicke von 100um geschliffen und dann unter Verwendung
der Polier-Schleifpapiere SiC 2400 und SiC 4000 fiir jeweils 2-5 min hochglanzpoliert.

) £\ L\
Zylindrisches / \ / \
Implantat ® - " [ i . g
Schnittebenen \ / \\ ]
N -
A4 A4

Abb. 10 Schemadarstellung der Schnittebenen im Implantat

4.9.3 Firbung

Das Féarben der Schnitte fiir die lichtmikroskopische, histologische und/oder
rasterelektronenmikroskopische Untersuchung erforderte zundchst eine Entfettung der
Priaparate. Hierzu wurden die Schnitte fiir 10 min in Wasserstoffperoxid 30% (Merck
1.08597.1000) gelegt. Dann folgte das eigentliche Einfdrben mit Toluidinblau O. Diese
Toluidinblau-Losung setzt sich aus zwei Einzellosungen (Losung A= Toluidinblau O, Merck
1.15930.0025 + Na-Tetraborat (Merck 1.06306.0500) + aqua dest. und Losung B= Pyronin G
(Merck 1.07518.0005) + aqua dest.) zusammen, welche anschlieBend miteinander vermischt
werden. Die Einwirkzeit betrdgt ca. 10 — 15 min. Die Schnitte wurden unter laufendem Wasser
abgespiilt und visuell beurteilt. Bei zufriedenstellender Farbung und Fixierung wurden die

Priparate der weiteren histologischen Auswertung zugefiihrt.

4.9.4 Rasterelektronenmikroskopie
Stichprobenartig wurden REM-Aufnahmen (FEI ESEM XL30 FEG, Philips, Eindhoven,
Niederlande) im Institut fiir Pathologie, Universitdtsklinikum Aachen der fertigen Histologien

angefertigt, um das Knochen-Implantat-Interface qualitativ zu bewerten. Hierbei wurde
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insbesondere auf das Vorliegen einer Bindegewebsschicht zwischen Knochen und Probe
geachtet. Bei den Proben mit einer Standzeit von 28 Tagen wurden 1-2 REM-Aufnahmen

gemacht, bei den 56 Tage-Priparate hingegen 3-4.

4.9.5 Qualitative Auswertung

Die qualitative Analyse setzt sich aus einem makroskopischen und einem histologischen Teil
zusammen. Die makroskopische Analyse beinhaltet eine manuelle Priifung und Beurteilung der
Festigkeit der Implantate an den ausgebeinten Femura und die Auswertung der
Rontgenaufnahmen im seitlichen Strahlengang (vgl. 4.4.2).

Bei der histologisch-qualitativen Analyse wurde anhand der Diinnschliffpriparate zunichst
ohne Vergroferung und visuell die Qualitdt des Schnittes, die Orientierung der Schnittfithrung
und die Implantatlage beurteilt. AnschlieBend erfolgte die lichtmikroskopische Analyse. Diese
wurde zur Steigerung der Untersucherunabhéngigkeit im pathologisch-bakteriologischen Institut
des sozialmedizinischen Zentrums Baumgartnerhohe, Otto Wagner Spital, Wien, Osterreich
durch Herrn Prof. Dr. med. Lintner und durch den Autor selbst durchgefiihrt. Bei SOfacher,
100facher und teilweise 200facher VergroBerung wurde das Knochengewebe histologisch
untersucht. Knochenmenge, -strukturierung, sowie die Grenzschicht zum Implantat waren die
Hauptkriterien. Soweit es mdglich war, wurde auch auf das Vorliegen von Entziindungs- oder
AbstoBungszeichen geachtet. Diese Untersuchung wurde computerassistiert mit Hilfe der
Bildbearbeitungssoftware Axiovision® im unfallchirugischen Labor der RWTH Aachen
durchgefiihrt. Die qualitative Bewertung des Knochen-Implantat-Interfaces wurde durch

rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen (vgl. 4.7.4) ergénzt und verfeinert.

4.9.6 Quantitative Histomorphometrische Analyse der Osteointegration

Von vorrangiger Bedeutung fiir die Beurteilung der Osteointegration im Sinne Branemarks ist
die Evaluation des prozentualen Anteils der Implantatoberfliche mit direktem Knochenkontakt.
Hierzu wurden digitale Aufnahmen aller Histologien im Auflichtverfahren mit dem Mikroskop
Axiovert® S100 (Carl Zeiss Microlmaging GmbH, Carl Zeiss AG, Jena) gemacht. Die
Vergroflerungsstufe 50fach wurde als bestmoglicher Kompromiss zwischen Bildauflésung und
Machbarkeit der Bildbearbeitung gewihlt. Da bei dieser Vergroferung immer nur ein Teil des
Implantatldngsschnittes erfasst werden konnte, waren zur Analyse der gesamten Implantatlédnge
mehrere Aufnahmen ndtig. Im Préparat wiesen die Langsschnitte auBerdem eine Ober- und eine
Unterseite auf, die getrennt erfasst werden mussten. Um reproduzierbare und vergleichbare
Ergebnisse zu erhalten, wurden daher von jeder Seite eines Préparates jeweils 4 Aufnahmen

gemacht, um die gesamte Probenldnge zu erfassen. Zur Messung der Osteointegration eines
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Implantates waren demnach bei 3 auswertbaren Schnitten und 8 Aufnahmen je Schnitt
insgesamt 24 Aufnahmen nétig.

Quantitativ erfasst wurde die Linge der Implantatober- und unterseite exklusive derjenigen
Anteile, die aus dem Implantatbett und der medialen Femurkondyle herausragten. Auch
diejenigen Anteile des Implantates, die in die interkondyldre Region {iberstanden, wurden von
der Messung ausgeschlossen. In einer weiteren Analyse wurde die Lénge der Knochen-
Implantat-Grenzschicht mit direktem Knochenkontakt gemessen. Diese Werte wurde ins
Verhéltnis gesetzt und ergaben dann den prozentualen Knochen-Implantat-Kontakt. Die

Berechnung der Werte erfolgte nach der Formel,

n
> I; (Knochen)
i=1
Osteointegration [%] = x 100

n
> I; (Implantat)
i=1

wobei I; (Knochen) die Summe der Abschnitte mit direktem Knochen-Implantat-Kontakt
reprasentiert und I; (Implantat) die Gesamtldnge des Implantats. Durch die Beurteilung von 3
Schnittebenen pro Implantat konnte somit auf die Osteointegration bzw. die Implantatoberfldche
mit direktem Knochenkontakt zuriickgeschlossen werden.

Die histomorphometrische Analyse wurde computerunterstiizt mit Hilfe der hochauflosenden
Kamera AxioCam MRC" (Carl Zeiss Microlmaging GmbH, Carl Zeiss AG, Jena) und der
Bildbearbeitungssoftware AxioVision” Rel. 4.3 (Carl Zeiss Microlmaging GmbH, Carl Zeiss

AG, Jena) bis auf Nanometergenauigkeit erstellt.

4.10 Statistische Analyse

Die Haftfestigkeit der Titanimplantate und der direkte Knochen-Implantat-Kontakt wurden in
Push-Out-Versuchen und in der Histomorphometrie nach 28 und 56 Tagen analysiert. Die
prozentuale Knochenbedeckung und die Scherhaftfestigkeit wurden als Durchschnittswert =+
Standardabweichung und Standardfehler ausgedriickt. Es wurde die Nullhypothese iiberpriift,
die besagte, dass kein Unterschied zwischen den 4 Implantattypen besteht.

Die Nullhypothese wurde mittels einer Mehrfaktoren-Varianzanalyse (ANOVA) getestet. Bei
den Push-Out-Versuchen wurde eine 3-Faktoren (Oberflichenbehandlung, Implantatwerkstoft,
Standzeit)-Analyse durchgefithrt mit 1 ,repeated Faktor (bilaterale Implantation). In der
Histomorphometrie fand eine 4-Faktoren (Oberflichenbehandlung, Implantatwerkstoff,
Standzeit, histologischer Schnitt)-Analyse Anwendung mit 2 ,repeated” Faktoren (bilaterale

Implantation, Schnittnummer 1-3).
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Die statistische Analyse wurde unterstiitzt durch das Institut fiir medizinische Statistik,
Universitdtsklinikum Aachen und mittels des statistischen Softwarepaketes SAS 9.1.3 (SAS
Institute Inc., Cary, NC, USA) durchgefiihrt.
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5. Ergebnisse

5.1 Pri-, intra- und postoperativen Versuchsperiode

Insgesamt waren 72 Proben zur histologischen und mechanischen Auswertung vorgesehen, was
eine bilaterale Operationen an mindestens 36 Versuchstieren erforderlich machte.
Tieridentifikationsnummer, Operationszeitpunkt, —Operationsgewicht und individueller
Narkosemittelverbrauch, Standzeit und eventuelle Besonderheiten der pri-, intra- und
postoperativen Versuchsphase sind den Operationsprotokollen im Anhang A-D zu entnehmen.
Das durchschnittliche Gewicht der Versuchstiere lag zum Operationszeitpunkt bei 3,48+0,21
kg. Demzufolge lag der Verbrauch an Domitor® durchschnittlich bei 1,04+0,06 ml, bei
entsprechend 0,69+0,04 ml Ketamin® und Diazepam®.

Die préoperative Versuchsperiode verlief unauffillig. Beobachtungen der Versuchstiere gaben
keine Anzeichen fiir Wesensverdnderungen. Die vor Versuchsbeginn eingetretene bakterielle
Infektion der Kaninchen der zweiten Operationsstaffel konnte antibiotisch behandelt und vor
der experimentellen Versuchsphase ausgeheilt werden.

Unmittelbar nach erfolgter Injektionsnarkose kam es in einem Fall zu einem passageren Atem-
und Kreislaufstillstand, aufgrund dessen die Operation abgebrochen werden musste. Dasselbe
Kaninchen konnte zu einem spdterem Zeitpunkt wieder in die Versuchsreihe eingegliedert und
planmifBig mit Implantaten versorgt werden. Ein weiteres Versuchstier erlitt intraoperativ eine
nicht zu stabilisierende Femurfraktur und wurde eingeschléfert. Der intraoperative Verlauf der
iibrigen Versuchstiere stellte sich komplikationslos dar.

Die postoperative Heilungsphase verlief ebenfalls unauffillig. RegelmiBige Wundinspektionen
ergaben keinen Anhalt fiir Infektionen oder Bewegungseinschrinkungen. Alle Hautinzisionen
heilten per primam intentionem, sodass die Versuchstiere nach anfinglicher Einzelkafighaltung
in artgerechte Bodenhaltung iiberfiihrt werden konnten. Das mobile Verhalten ohne Schonung
der operierten Extremititen und die Gewichtszunahme aller Tiere bis zum Zeitpunkt der
Sakrifizierung lieBen auf eine komplikationslose Einheilung der Implantate schlieBen.

Neben dem unvorhersehbaren intraoperativem Tierausfall mussten nach Befundung der
radiologischen Aufnahmen zwei weitere Proben von der experimentellen Auswertung
ausgeschlossen werden. Um dennoch die vorgegebene Probenanzahl von 72 nicht zu

unterschreiten, wurden insgesamt 38 Tiere operiert.

5.2 Radiologische Auswertung
Die radiologischen Aufnahmen der ausgebeinten Kaninchenfemura zeigten mehrheitlich eine

zufriedenstellende Implantatlage bei ausreichendem Knochenkontakt. Vom Endost
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auswachsende Knochenbriicken bedeckten die Implantatoberfliche unabhingig vom

Implantattyp. Abb. 11 gibt eine Ubersicht reprisentativer Rontgenaufnahmen.

Die Auswertung der Implantatorientierung im seitlichen Strahlengang zeigte, dass bei 45 Proben
die angestrebte metaphysdre Implantatlage erreicht werden konnte. 24 Implantate lagen in
Bezug zur Metaphyse proximal in Richtung der Femurmarkhdhle, 5 befanden sich eher distal in
Richtung des Kniegelenkes. Bei den metaphysdr gelegenen Implantaten fiel ein durchgehend
starker ~ Implantat-Knochen-Kontakt  auf, bei  gleichzeitigem  Fehlen  jeglicher
Lockerungszeichen. Teilweise konnte ein Spongiosa-Kortikalis-Kontakt von 100%
dokumentiert werden. Diese radiologischen Phdnomene zeigten keine Abhédngigkeit von der
Liegedauer. Die 22 proximal gelegenen Implantate zeigten nur in 5 Fillen ausgedehnte
Knochenbedeckungen, bei ansonsten indifferenter Knochenstruktur. Ein Implantat lag
vollstidndig innerhalb der Markhdhle ohne kortikalen oder spongiésen Knochenkontakt. In zwei
Fiéllen lieBen sich sogar Osteolysen und Knochenresorptionen nachweisen, die auf eine
insuffiziente Implantatstabilitit und fehlende Osteointegration hinwiesen. Einschrinkend muss
jedoch erwdhnt werden, dass diese Lockerungszeichen bilateral bei demselben
Versuchskaninchen auftraten. Zur Deutung des Kausalitdtszusammenhanges dieses Phdnomens
ist die zu weit proximal erfolgte Implantation als alleiniger Grund daher unwahrscheinlich. In
zwei weiteren Féllen konnte, zusdtzlich zur proximalen Lage, eine exzentrische
Implantatorientierung dokumentiert werden. Diese Implantate hatten lediglich 50%-75%
Knochenkontakt und ragten aus dem Femur heraus.

Insgesamt konnten 2 Femurfrakturen radiologisch verifiziert werden, die der Gruppe der
proximal der Metaphyse gelegenen Implantate zugeschrieben werden mussten. Eine Fraktur
verlief proximal des Implantates und stellte sich radiologisch kndchern durchbaut und stabil dar.
Die andere Fraktur verlief inmitten des Implantatlagers. Auch hier konnte Kallusbildung
dokumentiert werden, eine Stabilisierung der Fraktur wurde dennoch nicht erreicht.

Respektive der radiologischen Befunde musste das komplett intramedulldr gelegene Implantat
schon vor der weiteren Aufarbeitung von der histologischen oder mechanischen Auswertung
ausgeschlossen werden. Ebenso der im Implantatlager frakturierte Femur.

Zusammenfassend ldsst die Auswertung der Rontgenaufnahmen im seitlichen Strahlengang eine
Diskriminierung in zwei Gruppen zu. Zum Einem die metaphysdr implantierten Proben, die
durchweg einen hohen Knochenkontakt ohne Spaltbildungen aufwiesen, zum Anderen eine
Gruppe der zu weit proximal liegenden Implantate. Letztere zeichnete sich durch deutlich
geringere Bedeckungsraten bei indifferenter Knochenstruktur im Bereich des Implantats aus.
Teilweise zeigten sich Lockerungszeichen.

Ein Zusammenhang zwischen Osteointegration der Implantate und Liegedauer, Biomaterial

oder ALFREDS-Oberfldchenbehandlung konnte nicht festgestellt werden.
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!
Abb. 11 Radiologische Dokumentation der ausgebeinten Kaninchenfemura mit in-situ Implantat:
a) metaphyséire und b) proximale Implantatlage; ¢) Vergrofierung von a) zeigt einen kniéchernen
Einbau (hyperdense Areale um das Implantat); d) a.p.-Aufnahme mit biindigem Implantat-
Kortikalis Abschluss; e¢) Deutliche Osteolysen und Knochenresorptionen als Zeichen einer
Implantatlockerung (weifier Pfeil); f) Instabile Femurfraktur im Implantatlager

5.3 Mechanische Priifung der Haftfestigkeit/ Push-Out-Test

Zur Quantifizierung der Osteointegration und zur Beurteilung der funktionellen Eingliederung
wurde in Push-Out-Versuchen die Scherhaftfestigkeit der einzelnen Implantate getestet. Von
jedem Implantattyp waren jeweils 5 Proben nach 28 Tagen und 5 Weitere nach 56 Tagen
Standzeit vorgesehen, was einer Gesamtzahl von 40 Push-Out-Tests entsprach. Eine
Reduzierung dieser Probenanzahl durch Probenausschliisse im Vorfeld der mechanischen
Untersuchung (durch Femurfraktur und intramedulldre Implantatlage) konnte durch zusétzliche
bilaterale Operationen verhindert werden. Spétere Probenschéden, z.B. bei der Pridparation der
Femurkondylen oder den Push-Out-Versuchen selbst, konnten jedoch nicht mehr ausgeglichen
werden. In einem Fall kam es beim Aufbringen der Vorbelastung von 10 N auf die Probe zu
einer Femurfraktur im Bereich des Implantatlagers. Eine weitere Auswertung war nicht

moglich. Nach Préparationsschdden musste ein weiteres Pridparat ausgeschlossen werden.
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Letzterer Ausfall wurde durch Umverteilung der Proben revidiert. Zu diesem Zeitpunkt stand
eine zur histologischen Auswertung vorgesehene Femurkondyle mit gleichem Implantattyp zur
Verfligung, die aufgrund bis dato guter Ergebnisse in dieser Gruppe der mechanischen
Auswertung zugefiihrt wurde.

Weitere 9 Proben wurden von der statistischen Auswertung ausgeschlossen, da eine Einbettung
der Femurkondylen in Technovit erfolgt, was nicht dem geplanten Prozedere (vgl. Material und
Methoden) bei der mechanischen Testung entsprach.

Insgesamt konnten demnach 30 Implantate planungskonform ausgestoen und im Anschluss der

statistischen Auswertung zugefithrt werden.

Die in den Push-Out-Tests ermittelten Kraft-Weg-Diagramme und Maximalwerte der
Scherhaftfestigkeit der Implantate wurden zundchst auf die Implantatmantelfliche bezogen, um
vergleichbare Werte fiir den Push-Out-Druck zu erhalten. Diese Fliache betrug gemifl den
Implantatabmessungen 157,08 mm®. Eine Ubersicht iiber die Ergebnisse der Push-Out-Tests
und weitererfilhrender Berechnungen geben Tabellen 6-10, sowie Abb. 12a. Gesamthaft reichte
die errechnete Haftfestigkeit der einzelnen Implantate von 0,62-17,9 MPa, wobei der
Referenzwert durchweg iibertroffen wurde. Die durchschnittlich niedrigsten Werte wurden bei
den ALFREDS-behandelten Reintitanimplantaten (Typ B) nach einer Liegedauer von 56 Tagen
festgestellt. Die mittlere Scherhaftfestigkeit betrug 1,49 MPa. Die hochsten Werte wiesen mit
7,44 MPa die ALFREDS-Titanlegierungen (Typ D) nach 28 Tagen Standzeit auf.

Im Vergleich war die durchschnittlichen Haftfestigkeit der konventionell korundgestrahlten
Reintitanimplantate (Typ A) mit 4,72 MPa nach 28 Tagen und 6,11 MPa nach 56 Tagen zu allen
Standzeiten deutlich hoher als bei den korrespondierenden ALFREDS-oberflachenbehandelten
Proben (Typ B) mit 1,89 MPa bzw. 1,49 MPa (Abb. 12b). Die konventionellen
Titanlegierungen (Typ C) wiesen im Durchschnitt nach 28 Tagen eine Haftfestigkeit von 7,38
MPa auf und waren somit der Haftfestigkeit der ALFREDS-Titanlegierung (Typ D) mit 7,44
MPa zur gleichen Zeit nur wenig unterlegen. Nach 56 Tagen Liegedauer hingegen waren
wiederum die konventionell behandelten Titanlegierungen besser verankert. Sie erzielten einen
Durchschnitt von 6,18 MPa, wihrend die ALFREDS-behandelten Proben eine Haftfestigkeit
von 3,03 MPa aufwiesen.

Auch die iiber alle Implantate gemittelte Gesamtscherhaftfestigkeit in Abhéngigkeit von der
Oberflachenbehandlung tibertraf mit durchschnittlich 6,02 MPa bei den konventionellen Proben
die ALFREDS-Implantate mit 3,21 MPa.
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Tabelle 6

Push-Out Ergebnisse Typ A — CP-Titan

Standzeit Proben-ID Maximale Maximale Maximalwert Minimalwert Durschnittliche
Scherhaftfestigkeit Scherhaftfestigkeit/ [MPa] [MPa] Scherhaftfestigkeit
[N] Implantatmantelfliche [MPa]
[MPa]
0 Tage Referenzwert 143 0,61
28 Tage 538029-L 96,9 0,62 12,45 0,62 4,72+5,47
560058-L s* 167,9 1,07
538121-L k* 1956,2 12,45
538167-L k 740,1 4,72
56 Tage 531112-Ls 318,0 2,02 13,65 1,68 6,11+5,38
531114-Ls 263,8 1,68
527115-L k 21442 13,65
531130-Ls 514,2 3,27
530132-L k 1560,1 9,93
* k: kortikal s: spongids
Tabelle 7
Push-Out Ergebnisse Typ B — CP-Titan + ALFREDS
Standzeit Proben-ID Maximale Maximale Maximalwert Minimalwert Durschnittliche
Scherhaftfestigkeit Scherhaftfestigkeit/ [MPa] [MPa] Scherhaftfestigkeit
[N] Implantatmantelfliche [MPa]
[MPa]
0 Tage Referenzwert 105,3 0,67
28 Tage 538029-R s* 281,0 1,79 3,54 1,03 1,89+1,14
560058-R s 189,8 1,21
538121-Rs 556,8 3,54
538167-R's 162,2 1,03
56 Tage 531112-Rs 240,9 1,53 2,17 0,70 1,49+0,6
531114-Rs 110,0 0,70
527115-R's 2452 1,56
530132-R's 340,4 2,17

* k: kortikal s: spongids
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Tabelle 8
Push-Out Ergebnisse Typ C — Ti6Al17Nb

Standzeit Proben-ID Maximale Maximale Maximalwert Minimalwert Durschnittliche
Scherhaftfestigkeit Scherhaftfestigkeit/ [MPa] [MPa] Scherhaftfestigkeit
[N] Implantatmantelfliche [MPa]
[MPa]
0 Tage Referenzwert 86,7 0,55
28 Tage 539153L s 572,6 3,65 9,64 3,65 7,38+3,25
538368L k 1388,0 8,84
522911L k 1515,0 9,64
56 Tage 528058L s 524.,6 3,34 13,35 2,84 6,18+4,88
531124L s 446,3 2,84
531163L k 2096,5 13,35
541169L k 8153 5,19
Tabelle 9
Push-Out Ergebnisse Typ D — Ti6Al17Nb + ALFREDS
Standzeit Proben-ID Maximale Maximale Maximalwert Minimalwert Durschnittliche
Scherhaftfestigkeit Scherhaftfestigkeit/ [MPa] [MPa] Scherhaftfestigkeit
[N] Implantatmantelfliche [MPa]
[MPa]
0 Tage Referenzwert 71,8 0,45
28 Tage 540067R k* 2812,4 17,90 17,90 1,98 7,44+9,06
539153R s 383,0 2,44
538368R s 310,6 1,98
56 Tage 528058R s 374,2 2,38 4,55 2,13 3,02+1,33
531163R s 3349 2,13
541169R k 715,1 4,55
* k: kortikal s: spongids
Tabelle 10
Push-Out Ergebnisse — Weiterfiihrende Berechnungen aller Implantattypen
Durschnittliche Durschnittliche
Scherhaftfestigkeit Scherhaftfestigkeit
[MPa] [MPa]
Korundstrahlen 28 Tage 5,19+4,59 Biowerkstoff Ti6 A17Nb 28 Tage 6,43+6,13
(Implantattyp A + C) 56 Tage 6,14+4,84 (Implantattyp C + D) 56 Tage 4,8343,92
Gesamt 6,02+4,55 Gesamt 5,954+5,33
Korundstrahlen + ALFREDS 28 Tage 4,27+6,06 Standzeit 28 Tage 5,06+5,21
(Implantattyp B + D) 56 Tage 2,16+1,20 (alle Implantattypen)
Gesamt 3,21+4,34
Biowerkstoff CP-Titan 28 Tage 3,30+3,96 Standzeit 56 Tage 4,39+4,15
(Implantattyp A + B) 56 Tage 4,06+4,53 (alle Implantattypen)
Gesamt 3,70+4,16
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Ein Vergleich der verwendeten Implantatmaterialien zeigte zu allen Standzeiten hohere
AusstoBwerte bei den Titanlegierungen (Abb. 12c¢). So erzielten diese im Gesamtdurchschnitt
eine Haftfestigkeit von 5,95 MPa. Die Reintitanimplantate erreichten lediglich 3,7 MPa. Der
Unterschied wurde besonders nach 28 Tagen deutlich. Zu diesem Zeitpunkt waren die
Titanlegierungen mit 6,43 MPa fester verankert als die Reintitanimplantate mit 3,3 MPa. Es
zeichnete sich dabei eine Abhéngigkeit der Scherhaftfestigkeit von der Liegedauer der
Implantate ab. Der Vergleich aller Implantate zeigte hohere AusstoBkréfte bei den 28-Tage-
Gruppen. Insbesondere bei den Titanlegierungen konnte ein derartiger Zusammenhang
festgestellt werden. Bei den konventionell behandelten Reintitanimplantaten (Typ A) hingegen

waren die Werte nach 56 Tagen Standzeit hoher (Abb. 12d).
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Abb. 12 a) Ubersicht iiber die Push-Out-Werte im Vergleich; Weiterfiihrende Berechnungen zur
Haftfestigkeit in Abhingigkeit von der Oberflichenbehandlung b), vom Implantatmaterial ¢) und

der Standzeit d) ( A: CP-Titan, B: CP-Titan + ALFREDS, C: Ti6Al7Nb, D: Ti6Al17Nb + ALFREDS,
vgl. Tabelle 4)
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5.3.1 Statistische Evaluation der Push-Out-Versuche

Die statistische Bewertung der durchschnittlichen Ausstowerte und der Standardabweichungen
mittels einer 3-Faktoren-Varianzanalyse (ANOVA) ergab bei einem Signifikanzniveau von
p<0,05 keinen signifikanten Unterschied (Tabelle 11). Keiner der drei Faktoren
(Oberflachenbehandlung, Implantatmaterial, Standzeit) hatte eine statistisch signifikante
Auswirkung auf die Push-Out-Werte. Allerdings verfehlte der Unterschied bei der
Oberflachenbehandlung mit p=0,0627 nur knapp das vorgegebene Signifikanzniveau.

Tabelle 11
Statistische Evaluation der Scherhaftfestigkeit mittels 3-Faktoren-ANOVA

Einflussfaktor DF F-Wert Pr<F (P-Wert)
Oberflichenbehandlung 13 4,14 0.0627
Implantatmaterial 13 1,84 0.1975
Standzeit 13 0,33 0.5770
Wechselwirkung Zeit- 13 0,83 0.3779

Oberflichenbehandlung

5.3.2 Zusammenhang von Push-Out-Kraft, Kraft-Weg-Diagramm und Implantatlage

Die starke Streuung der Push-Out-Maximalkraft sowohl innerhalb der einzelnen Versuchsreihen
als auch im Vergleich der unterschiedlichen Implantattypen, gab Anlass fiir weitere
Untersuchungen. Dabei konnte eine Diskriminierung der Werte in zwei Gruppen erreicht
werden. Eine Gruppe wies einen Wertebereich von durchweg unter 4 MPa auf, wéhrend sich bei
der Anderen Werte von iiber 6 MPa bis zu 17,9 MPa als absolutes Maximum ergaben. Ein
Vergleich der einzelnen Push-Out-Werte mit den entsprechenden Rontgenaufnahmen lief3 einen
Zusammenhang mit der Implantatlage vermuten. Die in der radiologischen Auswertung erzielte
Unterteilung in eine Gruppe metaphysdr implantierter Proben und eine Gruppe der zu weit
proximal liegenden Implantate deckte sich weitestgehend mit den beiden Push-Out-Gruppen.
Alle AusstoBwerte, die sich dem hohen Wertebereich zuordnen lieen, zeigten eine metaphysére
Implantatlage mit hohem Knochenbedeckungsgrad in den seitlichen Rontgenaufhahmen. Im
Gegensatz dazu waren die Implantate mit niedriger Scherhaftfestigkeit iiberwiegend proximal
der Metaphyse positioniert. Einige Proben lieferten jedoch trotz einer proximalen Implantatlage
hohe Push-Out-Werte. Untersuchungen an den Femurkondylen zeigten, dass, neben der
Implantatlage, der Implantat-Kortikalis-Kontakt —maBgeblich die Scherhaftfestigkeit
beeinflusste. Ein hoher kortikaler Kontakt fiihrte trotz proximaler Implantatlage zu hohen Push-
Out-Werten. Eine Positionierung der Proben in spongidser Umgebung hingegen ging durchweg
mit niedrigen Werten einher, sodass zusammenfassend folgende Charakteristika die

Scherhaftfestigkeit der Implantate im Push-Out-Test determinierten:
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Push-Out-Werte <4 MPa: - proximale Implantatlage

- iiberwiegend spongidser Knochen-Implantat-Kontakt
Push-Out-Werte > 6 MPa: - metaphysére Implantatlage

- iberwiegend kortikaler Knochen-Implantat-Kontakt
Ein spongidses Implantatlager reduzierte offensichtlich die mechanische Koppelung der
Implantate im Vergleich zu kortikaler Verankerung. Dieser Sachverhalt erkldrt die geringen
Werte im Ausstoversuch. Die Ergebnisse der Referenzversuche bekréftigten diese
Interpretation. Die Scherhaftfestigkeit derjenigen Implantate, die absichtlich proximal gesetzt
wurden, war im Push-Out-Versuch nicht messbar. Die Implantate waren instabil im Knochen.
Die metaphysdr positionierten Implantate hingegen waren im Referenzversuch messbar
befestigt. Aufgrund der nicht messbaren Werte, wurden die proximalen Proben nicht in den

Tabellen 6-9 vermerkt.

Auch die ermittelten Kraft-Weg-Diagramme stiitzten diese Interpretation. Bei der Gruppe der
spongids positionierten Implantate mit Push-Out-Werten von weniger als 4 MPa zeigte sich ein
relativ frither Peak und dann eine abgeflachte bis absteigende Phase mit teilweise nachfolgenden
Peaks, was auf eine relativ frithe Mobilisierung der Implantate wihrend des Ausstof3versuchs
hinwies (Abb. 13). Der friilhe Peak zeigte das Uberschreiten der primiren Haftfestigkeit der
Implantate bzw. das Versagen des Knochen-Implantat-Interfaces an. Die anschliefende
absteigende Phase wurde als Transport des Implantats durch den Frédskanal im Knochen
interpretiert. Teilweise folgende Peaks entstehen beim Verkanten des Implantats an Spongiosa-
oder Kortikalisresten. Abb. 13 illustriert den Zusammenhang zwischen proximaler
Implantatlage, spongidosem Implantatbett und dem entsprechendem Kraft-Weg-Diagramm

anhand einer reprisentativen Probe.

Das Kraft-Weg-Diagramm bei den metaphysir positionierten Implantaten mit kortikaler
Knochenbedeckung stieg hingegen typischerweise iiber eine langere Strecke an, ohne in einen
markanten Peak iiberzugehen. Der kortikale Knochen zeigte sich flexibel und wurde bis zum
Erreichen der maximalen Haftfestigkeit durch die Implantatbewegung mitgenommen. Beim
Ausstofversuch dieser Proben frakturierte tiblicherweise das Knochenlager, ohne dass es zu
einer Auslosung aus dem Implantat-Knochen-Interface kam. Einen Uberblick iiber ein

metaphysér-kortikales Implantat gibt Abb. 14.
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Kraft-Weg-Diagramm p roximal-sp ongiss

Abb.13 Femurkondyle von lateral a) und medial b) mit proximaler Implantatlage und spongiésem
Implantat-Knochen-Kontakt; Kraft-Weg-Diagramm c¢) und postmortale Rontgenaufnahme d)
desselben Femurs [Implantat 560058-R, weilier Pfeil]

Kraft-Weg-Diagramm metap hysir-kortikal

Z 15004

£~

Abb. 14 Femurkondyle von medial a) und lateral b) mit metyphysirer Implantatlage und
kortikalem Implantat-Knochen-Kontakt; Kraft-Weg-Diagramm c¢) und Réntgenaufnahme d)
desselben Femurs [Implantat 527115-L, weifler Pfeil]
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Abb. 15 ist ein Beispiel fiir eine Grenzsituation, in der trotz proximaler Implantatlage eine hohe
Push-Out-Kraft ermittelt wurde. Ursdchlich dafiir ist der hohe Anteil kortikaler
Knochenbedeckung. Im gezeigten Beispiel liegt sogar eine bikortikale Verklemmung vor, die

den scharf begrenzten Peak im Kraft-Weg-Diagramm bewirkte.

Kraft Weg-Diagramm proximalbikertikal

0 02 0.4 06 08 1 1.2 14 1.6
Strecke [mm]

Abb.15 Femurkondyle von lateral a) und medial b) mit prox. Implantatlage und bikortikalem
Implantat-Knochen-Kontakt; Kraft-Weg-Diagramm c¢) und postmortale Rontgenaufnahme d)
desselben Femurs [Implantat 541169-L, weifler Pfeil]

Mittelwertsberechnungen unter Beriicksichtigung der Diskriminierung der Push-Out-Ergebnisse
in die erwdhnten Gruppen lieferten vollig andersartige Ergebnisse. Die Einordnung in die
Gruppe der spongids oder kortikal verankerten Proben mit unter 4 bzw. iiber 6 MPa ist den
Tabellen 6-9 zu entnehmen. Diese Vorgehensweise reduzierte allerdings die Probenanzahl in
den einzelnen Subgruppen, was die Aussagekraft der statistischen Berechnungen limitierte. Die
mittlere Haftfestigkeit der kortikal-metaphysdren Implantate betrug nach 28 Tagen Standzeit
10,7 MPa, nach 56 Tagen 9,3 MPa . Im Gegensatz hierzu waren fiir die korrespondierenden
spongids-proximalen Proben lediglich durchschnittliche Push-Out-Maximaldriicke von 2,08
MPa nach 28 Tagen und 2,15 MPa nach 56 Tagen nétig.

Ein Anstieg der Haftfestigkeit proportional zur Liegedauer zeigte sich bei den kortikal
verankerten, konventionell oberflichenbehandelten Reintitanimplantaten (Typ A). Bei den
anderen Versuchsgruppen konnte keine Abhéngigkeit der Haftfestigkeit von der Liegedauer
festgestellt werden. Einen Uberblick iiber die Push-Out-Werte nach Diskriminierung in

kortikale oder spongidse Implantatlage gibt Abb.16.
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‘ergleich nach Implantattyp, Standzeit und Implantatlage
im Push-Out-Test
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Abb. 16 Push-Out-Test, Unterteilung nach Implantattyp, -lage und Standzeit [k: kortikal, s:
spongios, A: CP-Titan, B: CP-Titan + ALFREDS, C: Ti6Al7Nb, D: Ti6Al7Nb + ALFREDS, vgl.
Tabelle 4 |

Statistische Berechnungen nach der Diskriminierung in die kortikale und spongitse Gruppe
ergaben keinen signifikanten Einfluss der ALFREDS-Behandlung auf die Push-Out-Werte. Ein
Vergleich der Implantatmaterialien ergab in allen Gruppen héhere Werte fiir die Titanlegierung

im Vergleich zu den Reintitanproben. Auch dieser Unterschied war statistisch nicht signifikant.

5.4 Evaluierung der Osteointegration

Die Osteointegration eines Implantates in sein kndchernes Implantatlager ist das oberste Ziel
jedes zementfreien Gelenkersatzes. Wechselwirkungen zwischen Knochen und Implantat finden
an der Implantatoberfliche statt. Deren physikalische, chemische und biologische
Zusammensetzung und Reinheit beeinflusst daher maligeblich das AusmaB der knochernen
Apposition. Auswirkungen der ALFREDS-Oberflaichenbehandlung und der verwendeten
Implantatmaterialien auf die Osteointegration wurden untersucht. Gesamthaft waren 32
Implantate mit jeweils 3 Diinnschliffpraparaten zur qualitativen makro- bzw. mikroskopischen
Analyse und quantitativen Histomorphometrie vorgesehen. Ein Implantat konnte histologisch
nicht pripariert werden und musste bereits im Vorfeld von der weiteren Auswertung
ausgeschlossen werden. Abziiglich dieser Probe wurden 93 Diinnschliffpréparate hergestellt und

ausgewertet.
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5.4.1 Qualitative Analyse

5.4.1.1 Qualitativ-Makroskopische Beurteilung des Knochen-Implantat-Verbundes

Diese beinhaltet die Auswertung der seitlichen Rontgenaufnahmen, die weiter oben dem
Ergebnisteil ,,Radiologische Auswertung® (5.2) zu entnehmen ist, sowie eine manuelle Priifung
der Festigkeit der Implantate an den ausgebeinten Femura. Wihrend Letztere bei den
ALFREDS-oberflachenbehandelten Implantaten einheitlich auf eine kndcherne Integration der
Proben hinwies, ergab sich bei einem konventionell korundgestrahlten Implantat eine
Lockerung in der Femurkondyle mit fehlender Integration.

Weitere Inspektionen der Femurkondylen bestitigten die radiologischen Befunde. AuBerliche

Anzeichen fiir Abstoungs- oder Entziindungsreaktionen konnten nicht festgestellt werden.

5.4.1.2 Qualitativ-Histologische Beurteilung des Knochen-Implantat-Verbundes

Zunidchst wurden die Diinnschliffprdparate visuell und ohne VergroBerung begutachtet.
Untersuchungskriterien waren Schnitt- und Féarbequalitét, die Orientierung der Schnittfiihrung
und die Implantatlage. Die Priparate zeigten mehrheitlich eine lichtdurchldssige, ebene Flache
bei gleichméaBiger Farbung und Fixierung. Teilweise lagen unterschiedliche Schichtstirken der
Knochenpriparate oder leichte OberflichenunregelméBigkeiten vor, die die histologische
Auswertung jedoch nicht beeintrachtigten. Drei Diinnschliffpriparate zeigten Gewebsausrisse,
die wihrend der Fixierung auf dem Objekttriger entstanden waren. Diese Priparate wurden von
der weiteren Beurteilung ausgeschlossen, sodass der histologischen und histomorphometrischen
Auswertung insgesamt 90 Priparate zur Verfiigung standen. Uberwiegend konnten parallel zur
Insertionsrichtung gefiihrte Léngsschnitte erreicht werden. In einigen Priparaten lagen diese
jedoch relativ weit am Implantatrand, was eine kiirzere Strecke fiir die histomorphometrische
Ausmessung zur Folge hatte. Unter der Annahme, dass der prozentuale Implantat-Knochen-
Kontakt unabhéngig von der Schnittfithrung im Mittel tiberall gleich ist, wurden diese Préparate
trotzdem ausgewertet. Die Implantate zeigten im Léngsschnitt vorwiegend eine zentrische Lage
in Bezug auf die ventrale und dorsale Femurkompakta. Zwei Implantate waren relativ weit
dorsal positioniert, sodass die untere Hélfte des Implantats teilweise in die interkondyldre
Region  iberstand. Die entsprechenden Implantatabschnitte  wurden von  der
histomorphometrischen Messung der Osteointegration ausgeschlossen. Weiter fiel bei der
visuellen Beurteilung ohne Vergroferung auf, dass einige Préparate in extensiver
Knochenumgebung lagen, wihrend Andere eher wenig Knochengewebe im Bereich des
Implantatlagers aufwiesen. Diese Beobachtung stand nicht im Zusammenhang mit der
Oberflichenbehandlung oder dem Implantatmaterial, sondern verteilte sich auf alle

Implantattypen.
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Es folgte die lichtmikroskopische, histologische Analyse. Knochenmenge, -strukturierung,
sowie die Grenzschicht zum Implantat wurden computerassistiert untersucht. Die unabhingige
Beurteilung der histologischen Priparate durch Herrn Prof. Dr. med. Lintner, Wien, Osterreich
ergab keine Unterschiede im Einwachsverhalten der verschiedenen Implantattypen. Es wurden
keine Zeichen einer Entziindungs- oder AbstoBungreaktion beobachtet. Die Untersuchungen
durch den Autor zeigten fiir alle Implantattypen das gleiche histologische Bild. Unabhéngig von
der Liegedauer (28, 56 Tage), Art des verwendeten Werkstoffes und der
Oberflachenbehandlung konnte ein extensiver Knochen-Implantat-Kontakt festgestellt werden.
Der Knochen bedeckte die Implantate mehrheitlich {iber weite Strecken ohne
Zwischenschaltung einer fibrosen Bindegewebsschicht. Einige Priparate zeigten jedoch nur an
den beiden Implantatenden ausgedehnte Knochenauflagerungen. Die zentralen Abschnitte
hatten keinen Knochenkontakt. In einigen Féllen fiel ein groBer Abstand zwischen
Knochenlager und Implantat auf. Diese Préparate lieBen regelméBig eine osteointegrierte
Verankerung mit bindegewebsfreiem Knochenkontakt vermissen, sodass sich die
Ergebnisdarstellung der qualitativ-histologischen Befunde auf diejenigen Implantatabschnitte
beschrénkte, die in unmittelbarer Ndhe von Knochensubstanz lagen.

Ein Vorliegen von eosinophilen Granulozyten, Lymphozyten, Plasmazellen oder mehrkernigen
Riesenzellen konnte in keinem Pridparat beobachtet werden. Demzufolge lagen keine
Entziindungs- oder Fremdkdrperreaktionen vor.

Die zur genaueren Beurteilung des Knochen-Implantat-Interfaces angefertigten REM-
Aufnahmen bestétigten die lichtmikroskopischen Befunde. Meist konnte ein direkter Knochen-
Implantat-Kontakt nachgewiesen werden. In einigen Féllen zeigte sich jedoch eine nicht-

mineralisierte Matrix als Zwischenschicht.

Im Folgendem wird die histologische Auswertungsmethodik beispielhaft an reprisentativen
Diinnschliffpraparaten erldutert. Bei Pdaparaten mit extensiver Knochenbedeckung konnte nach
einer Verweildauer von 28 Tagen eine fein-trabekuldre Knochenstruktur in Umgebung des
Implantates dokumentiert werden, die in direktem Kontakt mit dem Implantat stand (Abb. 17).
Zwischen den direkten Kontaktzonen und den einzelnen Trabekeln bestanden typischerweise
knochenfreie Areale. Diese geflechtartige Knochenstruktur verdnderte sich mit zunehmender
Liegedauer der Implantate (Abb. 18). Eine zahlenmiflige Verringerung der Trabekel bei
proportional zunehmender Dicke der einzelnen verbleibenden Trabekel konnte festgestellt
werden. Anzahl und Grofe knochenfreier Areale reduzierten sich gleichsinnig. Nach 56 Tagen
Liegedauer offenbarte sich stellenweise ein Remodelling der Knochenstrukturen, was auf eine
funktionelle Osteointegration der Proben hindeutete. Die Implantate zeigten ein Nebeneinander
reifen Lamellenknochens und neu gebildeter Knochenstrukturen, bei gleichzeitigem Fehlen

einer kontinuierlichen Bindegewebsschicht
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Abb. 17 ALFREDS-behandeltes Ti6Al7Nb-Implantat nach 28 Tagen Liegedauer im
Kaninchenfemur: a) 6,5fache Vergroflerung, des gesamten Implantates, iiberwiegend
feintrabekuliire Knochenstruktur ; b) Die 50fache Vergrofierung zeigt direkten Knochen-

Implantat-Kontakt ohne Bindegewebsschicht (weifier Pfeil); ¢) REM-Aufnahme an einer anderen
Implantatstelle

Abb. 18 ALFREDS-behandeltes Ti6Al7Nb-Implantat nach 56 Tagen Liegedauer im
Kaninchenfemur: a) 6,5fache Vergroflerung, des gesamten Implantates, dickere Knochenrabekel;

b) Die 50fache Vergrofierung zeigt direkten Knochen-Implantat-Kontakt ohne Bindegewebsschicht
(weiler Pfeil); c) REM-Aufnahme an einer anderen Implantatstelle
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Die entsprechenden REM-Aufnahmen der Prdparate verdeutlichten das lichtmikroskopische
Bild. Die mit der Standzeit zunehmende knocherner Integration driickte sich durch mehr

Knochensubstanz, dickere Knochentrabekel und ausgedehntere Knochen-Kontakt-Zonen aus.

Wie bereits erwdhnt, wiesen einige Prdparate lediglich an den Implantatenden Areale mit
direktem Knochenkontakt auf. Die zentralen Abschnitte hatten nur vereinzelt Kontakt zu
Knochensubstanz und befanden sich in Umgebung von Fettzellen (Abb. 19). Diese Befunde
weisen auf eine, zumindestens partiell, intramedullire Implantatlage hin. Bereits die

radiologische Auswertung und die Push-Out-Tests (vgl. 5.2 und 5.3) hatten einen

Zusammenhang zwischen der Implantatlage und der maximalen Haftfestigkeit gezeigt.

Abb. 19 Konventionell korundgestrahltes CP-Titan-Implantat nach 28 Tagen Liegedauer im
Kaninchenfemur: a) 6,5fache Vergrioflerung; b) S0fache Vergrofierung; ¢c) REM-Aufnahme (Rote
Pfeile: Fettzellen aus der Markhdohle)

Die Implantatlage in Bezug zur Metaphyse bzw. Markhohle und das AusmalBl des direkten
Knochen-Implantat-Kontaktes verhielten sich gleichartig. Eine proximale
Implantatpositionierung fiihrte aufgrund der anatomischen Gegebenheiten am Femur zu einer
Eroffnung der Markhohle. Intramedulldr gelegene Implantatabschnitte konnten nicht
osteointegriert werden, da der Abstand zu Endost oder Spongiosa zu grofl war. Auch die REM-
Aufnahmen bestdtigen diese Erkenntnisse. Wihrend die Implantatenden kortikal verankert
waren, hatten die zentralen Abschnitte kaum Knochenkontakt und wurden nicht kndchern
integriert. Diese partielle Befestigung des Implantats ldsst eine instabile Gesamtsituation
vermuten. Ein Abgleich mit den Ergebnissen der manuellen Priifung der Implantatfestigkeit

bestétigte dies jedoch nicht. Auch diese Implantate waren stabil im Knochen verankert.
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Einige Proben waren mit groBem Abstand vom Implantat zum Knochenlager positioniert.
Dieser Abstand konnte nicht knochern {iiberbriickt werden. Ursdchlich lag eine
Uberdimensionierung des Friiskanals zugrunde. Die Primérstabilitit gilt als eine der wichtigsten
Einflussgrofen auf die Osteointegration. Mikrobewegungen zwischen Implantat und Knochen
filhren lediglich zu Bindegewebsbildung. Dieses Phidnomen konnte in den entsprechenden
Proben beobachtet werden. Es fanden sich Bindegewebsschichten zwischen Knochen und
Implantat. Die manuelle Priifung der Festigkeit dieser Implantate ergab auch bei diesen Proben
keinen Hinweis auf eine Lockerung. Allerdings zeigten sich bei der Inspektion der
Femurkondylen ausgedehnte Kallusformationen iiber dem Implantatlager. Die Stabilisierung

erfolgte moglicherweise auf diesem Wege.

Die radiologische Auswertung der Femuraufnahmen ergab in zwei Fillen Osteolysen und
Knochenresorptionen (vgl. 5.2, Abb. 11e). Die histologische Analyse bestétigte dies und zeigte
ebenfalls osteolytische Areale mit Resorptionlakunen (Abb. 20). Interessant war, dass sich diese
radiologischen und histologischen Lockerungszeichen bei einem Fall auch in der

makroskopischen Analyse wiederspiegelten. Es handelte sich um die in der manuellen

Festigkeitspriifung gelockerte, konventionell behandelte Probe (vgl. 5.4.1.1).

5.4.2 Histomorphometrie

Unter Osteointegration im Sinne Branemarks wird der direkte Implantat-Knochen-Kontakt ohne
zwischenliegendes Bindegewebe verstanden. Von vorrangiger Bedeutung fiir die Beurteilung
der Osteointegration erwies sich die Evaluation des prozentualen Anteils dieses Kontaktes. Die
histomorphometrische Analyse liel Unterschiede im Ausmal3 des Knochen-Implantat-Kontaktes
zwischen den Implantattypen erkennen. Die entsprechenden Resultate fiir jedes Préparat sind
Anhang E zu entnehmen. Tabelle 12 und Abb. 21 fassen die durchschnittliche Osteointegration

in Bezug auf Implantattyp, Standzeit und Oberflaichenbehandlung zusammen.
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Tabelle 12

Histomorphometrie, direkter Knochen-Implantat-Kontakt [%]

Implantattyp Standzeit Maximum [%] Minimum [%] Mittelwert [%]
Typ A 28 Tage 71,06 50,29 59,21+13,23
56 Tage 47,48 18,89 35,13+ 11,46
Gesamt 49,02+17,26
Typ B 28 Tage 66,49 43,05 51,69+13,36
56 Tage 60,25 30,98 47,98+13,05
Gesamt 49,83+13,02
Typ C 28 Tage 67,4 42,12 56,26+14,27
56 Tage 57,89 43,5 50,81+£10,93
Gesamt 53,53+12,64
Typ D 28 Tage 63,11 39,94 52,00+11,13
56 Tage 63,02 49,42 56,88+15,55
Gesamt 54,44+13,46
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Abb. 21 Histomorphometrie, Unterteilung nach Implantattyp und Standzeit

Der direkte Knochenkontakt erreichte Werte zwischen 18,89% und 71,06% fir die einzelnen
Implantate. Die niedrigsten Werte wurden bei den konventionell korundgestrahlten
Reintitanimplantaten (Typ A) nach einer Liegedauer von 56 Tagen festgestellt. Der mittlere
Knochenkontakt betrug 35,13%. Auch die héchste Durchschnittsbedeckung fiel mit 59,21 % in
diese Gruppe. Die korrespondierenden Messungen an den ALFREDS-oberflichenbehandelten
CP-Titanproben (Typ B) ergaben einen Mittelwert von 51,69 % nach 28 Tagen und 47,98 %
nach 56 Tagen Standzeit. Dieser hohere Knochenkontakt der konventionellen Proben nach 28
Tagen und die bessere Osteointegration der ALFREDS-Implantate nach 56 Tagen relativierte
sich jedoch im Vergleich der Gesamtosteointegration unabhidngig von der Liegedauer. Hier

lagen die Werte mit 49,02% und 49,83% direktem Knochenkontakt dicht beieinander.
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Ein durchweg hoherer mittlerer Knochenkontakt konnte in der Gruppe der Ti6Al7Nb-
Implantate festgestellt werden. Nach 28 Tagen waren die konventionellen Proben (Typ C) zu
56,26 %, nach 56 Tagen zu 50,81% knochern eingebaut. Die entsprechenden Werte der
ALFREDS-Implantate (Typ D) ergaben 52% bzw. 56,88%. Die Gesamtosteointegration ergab
eine mittlere Kontaktzone von 53,53% bei den konventionellen bzw. 54,44% bei den
ALFREDS-Implantaten. Der Vergleich der unterschiedlichen Oberflachenbehandlungen zu den
verschiedenen Standzeiten bestdtigte die Ergebnisse bei den Reintitanimplantaten. Auch bei
den Titanlegierungen hatten die ALFREDS-Proben nach 56 Tagen einen hoheren
Knochenkontakt, wihrend nach 28 Tagen Liegedauer die konventionellen Implantate einen
hoheren Knochenkontakt aufwiesen. Die Gesamtosteointegration betrug 53,53% bei den

konventionell und 54,44% bei den ALFREDS-behandelten Proben.

Tabelle 13

Histomorphometrie, direkter Knochen-Implantat-Kontakt [%] — Weiterfithrende Berechnungen

Mittelwert [%] Mittelwert [%]
Korundstrahlen 28 Tage 58,10+13,4 Biowerkstoff Ti6A17Nb 28 Tage 53,83+12,42
(Implantattyp A + C) 56 Tage 42,19+13,55 (Implantattyp C + D) 56 Tage 54,28+13,79
Gesamt 50,87+15,54 Gesamt 54,05+12,97
Korundstrahlen + 28 Tage 51,86+11,96 Standzeit 28 Tage 55,05+12,97
ALFREDS 56 Tage 52,62+14,8 (alle Implantattypen)
(Implantattyp B + D) Gesamt 52,24+13,31
Biowerkstoff CP-Titan 28 Tage 56,03+13,56 Standzeit 56 Tage 47,77+15,01
(Implantattyp A + B) 56 Tage 41,55+13,67 (alle Implantattypen)
Gesamt 49,44+15,31
Vergleich der a Vergleich der b
Oberflichenbehandlungen Imp lantatmaterialiex
=
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M 60 % 60
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Abb. 22 Implantat-Knochen-Kontakt in Abhéingigkeit der Oberflichenbehandlung a) und des
Implantatmaterials b)
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Weiterfiihrende Berechnungen zur Osteointegration zeigen Tabelle 13 und Abb. 22. Die mittlere
Gesamtosteointegration aller ALFREDS-Implantate t{ibertraf mit 52,24% die Anwachsrate der
konventionellen Proben. Deren kndcherner Einbau betrug im Mittel lediglich 50,87%. Auch die
Berechnungen fiir 56 Tage Standzeit ergaben hohere Werte fiir die ALFREDS-Behandlung.
Nach 28 Tagen hingegen hatten die konventionellen Proben einen durchschnittlich héheren
Knochenkontakt.Diese Ergebnisse bestétigen die zuvor erlangten Erkenntnisse aus dem direkten
Vergleich der unterschiedlichen Versuchsgruppen. In allen Gruppen wiesen die ALFREDS-
Proben nach 56 Tagen und im Gesamtdurchschnitt eine bessere Osteointegration auf. Nach 28

Tagen waren hingegen durchweg die konventionellen Implantate besser knochern integriert.

Weiterhin fiel auf, dass Abhédngigkeiten vom verwendeten Implantatmaterial bestanden. Es
errechneten sich hohere mittlere Gesamtkontaktzonen bei den Titanlegierungen gegeniiber den
Reintitanimplantaten (Abb. 22b). Dieser Unterschied verdeutlichte sich in Abhéngigkeit von
der Standzeit. Mit 50,8% fiir konventionell und 56,88% fiir ALFREDS-behandelte Ti6Al7Nb-
Implantate errechnete sich die Kontaktzone fiir die 56 Tage-Serien als am grofiten und lag
deutlich iiber den Werten der vergleichbaren CP-Titan Proben zum gleichen Zeitpunkt
(konventionell korundgestrahlt 35,13%, ALFREDS 47,98%. Nach 28 Tagen Liegedauer waren
hingegen die Reintitanimplantate geringfiigig besser kndchern integriert.

Eine Abhéngigkeit von der Liegedauer lieB sich ebenfalls feststellen. Mit Ausnahme der
ALFREDS-Titanlegierung (Typ D) war der Knochenkontakt bei allen Implantattypen nach 28
Tagen groBer als nach 56 Tagen Liegedauer. Auch Berechnungen zur mittleren
Gesamtosteointegration aller Proben bestétigten dies (Tabelle 13). Nach 28 Tagen war der

Knochenkontakt 55,05%, wéhrend er nach 56 Tagen bei durchschnittlich 47,77% lag.

Bei der Untersuchung der Wechselwirkungen von Standzeit und Oberflichenbehandlung
(Geschwindigkeit der Osteoneogenese) in Bezug auf die Osteointegration fiel ein
gegensitzliches Verhalten auf. Die konventionell korundgestrahlten Proben waren unabhingig
vom Implantatmaterial im Mittel nach 28 Tagen deutlich besser integriert als nach 56 Tagen
Standzeit. Im Gegensatz hierzu hatte die Standzeit kaum Einfluss auf den Knochenkontakt der
ALFREDS-Proben. Dieser blieb mit 51,86% (28 Tage) und 52,62% (56 Tage) nahezu konstant.
Abb. 23 verdeutlicht diesen Zusammenhang und illustriert die héhere Geschwindigkeit der

Osteoneogenese der ALFREDS Implantate.
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Histomormphometrie - Wechselwirkung von Oberflichenbehandlung
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Abb. 23 Graphische Darstellung des gegensitzlichen Einwachsverhaltens der konventionellen und
der ALFREDS-Oberflichenbehandlung bei verschiedenen Standzeiten. Die Differenz ist statistisch
signifikant (*: p=0.0146).

5.4.3 Statistische Evaluation der Histomorphometrie

Die statistische Auswertung der histomorphometrisch ermittelten Werte zur durchschnittlichen
Osteointegration und der Standardabweichungen erfolgte mittels einer 4-Faktoren-
Varianzanalyse (ANOVA) mit 2 wiederholten Faktoren. Das Signifikanzniveau wurde auf
p<0,05 festgesetzt. Die Berechnungen ergaben keine signifikante Auswirkung der
Oberflichenbehandlung, des Implantatmaterials oder der Liegedauer auf die prozentuale
Osteointegration. Anders verhielt sich die Interaktion von Zeit und Oberflichenbehandlung. Das
bereits oben beschriebene entgegengesetzte Verhalten liegt mit p=0,0146 unterhalb des
festgelegten Signifikanzniveaus und ist damit signifikant (Abb.23). Die ALFREDS-
Oberflachenbehandlung fiihrt zu einer signifikanten Verbesserung der Osteointegration iiber die

Zeit. Die Ergebnisse der statistischen Auswertung sind Tabelle 14 zu entnehmen.

Tabelle 14

Statistische Evaluation des prozentualen Knochen-Implantat-Kontaktes mittels 4-Faktoren-
ANOVA

Einflussfaktor DF F-Wert Pr<F (P-Wert)
Oberfliichenbehandlung 11 0,43 0,526
Implantatmaterial 15 1,7 0,2118
Standzeit 15 4,39 0.0535
Interaktion Zeit- 11 8,37 0.0146
Oberflichenbehandlung
Schnitt 34 5,79 0,0069
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5.5 Zusammenfassung der Ergebnisse

Zur besseren Ubersicht werden die Kernergebnisse als Liste dargestellt:

10.

1.

Die Implantate konnten hinsichtlich ihrer Positionierung in eine proximale und eine
metaphysére Gruppe unterteilt werden

Metaphysére Implantate zeigten hoheren Knochen-Implantat-Kontakt

Die Abhéangigkeit des Knochenkontaktes und der Scherhaftfestigkeit von der
Implantatlage verdeutlichte den Einfluss der Operationsqualitét

Implantat-Kortikalis- und Implantat-Spongiosa-Kontakt beeinflussten maBigeblich die
Scherhaftfestigkeit

Oberflachenbehandlung, Implantatmaterial und Standzeit zeigten in der radiologischen
und qualitativ histologischen Analyse keine Unterschiede an der Knochen-Implantat-
Grenzschicht

Histologisch fanden sich keine Hinweise auf Entziindungs- oder Fremdkorperreaktionen
Oberflachenbehandlung, Implantatmaterial und Standzeit hatten keinen statistisch
signifikanten Einfluss auf die Scherhaftfestigkeit oder die Osteointegration

Hoéhere Scherhaftfestigkeit der konventionell korundgestrahlten Implantate im Push-
Out-Versuch (p=0.0627)

ALFREDS-oberflaichenbehandelte Implantate sind nach 56 Tagen und im
Gesamtdurchschnitt besser osteointegriert; Konventionelle Implantate sind nach 28
Tagen besser osteointegriert

Ti6Al7Nb-Implantate haben im Vergleich zu CP-Titan-Implantaten eine hohere
Scherhaftfestigkeit (p=0.1975) und sind besser osteointegriert (p=0.2118)
ALFREDS-oberflaichenbehandelte Implantate werden konstant kndchern eingebaut;
mit zunehmender Standzeit verschlechtert sich der Knochenkontakt der konventionellen
Impantate. ALFREDS verbessert die Osteointegration iiber die Standzeit signifikant
(p=0.0146)

AbschlieBend sollte erwdhnt werden, dass die Wertigkeit der Push-Out-Versuche im Vergleich

zur histomorphometrischen Analyse in dieser Studie als geringer einzuschitzen ist. Die hohen

Ausfallquoten hatten relativ groBe Streuungen bei den AusstoBversuchen zur Folge und

limitierten daher die statistische Aussagekraft.
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6. Diskussion

In der vorliegenden Studie wurde die Biovertriglichkeit und die Auswirkung einer neuartigen
Oberflachenbehandlung von Titanimplantaten auf die Osteointegration in-vivo beurteilt. Diese
Oberflachenbehandlung wurde in dem Forschungsprojekt ALFREDS (ALuminia FREe Device
Surface) vom Endoprothesenhersteller Smith & Nephew Orthopaedics AG zur Reduktion von
Aluminiumoxidkontaminationen auf korundgestrahlten Titanoberflichen entwickelt. Auf der
Oberfldche von Endoprothesen haftende Aluminiumoxidpartikel enstammen nachweislich dem

13,44,54,61,127,128,138,179
Strahlgut aus dem Aufrauungsprozess "> 7

und koénnen bei der Implantation in den
Gelenkspalt zwischen die artikulierenden Flachen gelangen. Dort verstdrken sie als Drittkorper
erheblich den Verschleil der Prothesenkomponenten und fithren zur Produktion von
Abriebpartikeln. Dieser als Drittkdrperverschleil bezeichnete Vorgang gilt als eine der
Hauptursachen fiir die aseptische Lockerung zementfreier Endoprothesen'®'*!?121124127.142
Neben dieser Problematik stehen Aluminiumpartikel auch noch im Verdacht osteolytische
Reaktionen zu unterhalten®. Die Auslésung von periprothetischen Metallosen durch Diffusion
von Aluminiumionen aus dem Korundstrahlgut gilt als unbestritten'*’. Ziel der ALFREDS-
Oberflachenbehandlung ist es, durch Reduktion der Aluminiumoxidkontamination langfristig
die Rate an aseptisch gelockerten Endoprothesen zu vermindern. Dies wire ein bedeutender
Schritt in der Endoprothetik, da so kostenintensive, zeitintensive und fiir den Patienten &uferst

belastende Revisionsoperationen eingespart werden konnten.

6.1 Diskussion der Methodik

Ziel der vorliegenden Studie war die Fortfilhrung der laufenden Grundlagenforschung und die
Optimierung der Werkstoffansidtze fiir den Einsatz korundgestrahlter, zementfreier
Hiiftendoprothesen in der Humanmedizin. Die Biovertraglichkeit der ALFREDS-
Oberflichenbehandlung, sowie deren Auswirkung auf die kndcherne Apposition wurden
untersucht und bewertet. Dadurch konnten Riickschliisse auf die Bedeutung der
Aluminiumoxidkontamination gezogen werden.

Es wurde davon ausgegangen, dass das Ausmall der Osteointegration eines Implantates
korreliert mit der Biokompatibilitidt und Osteophilie der Implantatoberfliche. Deswegen wurde
der prozentuale, direkte Knochen-Implantat-Kontakt histomorphometrisch bei allen
Implantattypen bestimmt. Zusétzlich wurden postmortale Rontgenaufnahmen von den
Kaninchenfemura im seitlichen Strahlengang angefertigt. Anhand qualitativer histologischer
Untersuchungen, erginzt durch rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen und manuelle
Testung der makroskopischen Festigkeit, wurde die Knochenmenge, -strukturierung, sowie die

Grenzschicht zum Implantat beurteilt. Soweit es moglich war, wurde auch auf das Vorliegen
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von Entziindungs- oder AbstoBungszeichen geachtet. Weiterhin wurden Push-Out-Versuche
durchgefiihrt, um Aussagen zur funktionellen Eingliederung der Implantate zu erhalten.

Diese Vorgehensweise zur Testung neuer Implantatmaterialien oder —oberfldchen fiir den
kiinstlichen Gelenksersatz ist wissenschaftlich etabliert und findet in der Literatur héaufig

11,12,24,25,37,55,56,92,94,137,166
Anwendung

. Insbesondere histomorphometrische Untersuchungen und
mechanische Testungen der Scherhaftfestigkeit werden standardméBig zur Evaluierung der
Osteointegration benutzt, sodass diese Untersuchungen vergleichbare Ergebnisse lieferten.
Einige Studien beschrinken sich sogar vollstindig auf diese quantitativen Analysen®*"*’". Auch
die  Anfertigung und Auswertung von Rontgenaufhahmen findet mehrheitlich
Anwendung? 36555694137
Besonderes Merkmal der vorliegenden Studie ist die qualitative makroskopische und
histologische Untersuchung (vgl. 4.7.5). Histologische Analysen des periimplantiren Gewebes
wurden zwar auch von anderen Autoren durchgefiihrt, allerdings wurde dabei durchweg auf die
Anfertigung von REM-Aufnahmen der Knochen-Implantat-Schicht verzichtet?’?¢629%118,
Diese Untersuchung erlaubte differenzierte Aussagen zum Knochen-Implantat-Kontakt und zur
Biokompatibilitit der ALFREDS-Oberflachenbehandlung. Ein Vorgehen unter Einbeziehung
makroskopischer Erkenntnisse in die Auswertung wurde in &hnlicher Form auch von Linder et
al.”* und Gondolph-Zink>® gewihlt.

Mit der Histomorphometrie und den mechanischen Push-Out-Test wurden in der vorliegenden
Studie zwei quantifizierbare, objektive Verfahren zugleich angewandt. Dies erlaubte Aussagen
zur prozentuellen Osteointegration, aber auch zur funktionellen Eingliederung der Implantate.
Studien anderer Autoren beschrinken sich teilweise auf eine der beiden Methoden. So
analysierten Buser et al.*** Suzuki et al.”' und Wennerberg et al.'% histomorphometrisch den

Knochen-Implantat-Kontakt, wihrend sich die Untersuchungen von Cook et al.*® und Bobyn et

al.'"'? auf die alleinige Testung der Scherhaftfestigkeit begrenzten.

Die Versuchsanordnung der vorliegenden Arbeit war so konzipiert, dass 32 Implantate anhand
von 96 Diinnschliffpriparaten histologisch analysiert und 40 Implantate der mechanischen
Testung zugefiihrt werden sollten. Abziiglich Komplikationen bei der Probenpréparation bzw.
der Vorbereitung der Femurkondylen und nach der qualitativen histologischen Begutachtung
(vgl. 5.4.1.2) konnten insgesamt 90 Diinnschliffprdparate histomorphometrisch analysiert
werden, was einer akzeptablen Ausfallquote von 6,25% entsprach. Im Push-Out-Test wurden 39
Implantate ausgestofen. Allerdings konnten lediglich 30 Implantate auch statistisch ausgewertet
werden, da bei 9 Proben eine fehlerhafte Einbettung in Technovit erfolgt war, was nicht dem
geplanten Prozedere entsprach. Diese hohe Ausfallquote fithrte zu einer Reduzierung der
Anzahl an Einzelversuchen in der Push-Out-Gruppe und begrenzte die Relevanz der

statistischen Aussage.
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Die grundsitzliche statistische Methodik entsprach den anerkannten Forderungen bei
experimentellen Studien. Das prospektive Studiendesign mit voller Randomisierung und
Doppelverblindung hatte die hochste statistische Evidenz, die bei einer experimentellen Studie

moglich ist.

Riickblickend war die Versuchstieranzahl mit 36 geplanten Kaninchen und 72
Probenimplantationen fiir eine zuverldssige statistische Aussage knapp bemessen. Um bei
gleicher Anzahl an Versuchstieren eine Steigerung der Probenanzahl zu erreichen, wére eine
andere Versuchsanordnung nétig gewesen. Gondolph-Zink®® verdoppelte in einer Studie zum
Einfluss der Hydroxylapatitbeschichtung auf die Osteointegration die Probenanzahl dadurch,
dass die distalen, implantattragenden Femurabschnitte ldngs osteotomiert wurden. Damit konnte
jeweils eine Hélfte des Implantats histologisch untersucht werden, wahrend die verbleibende
Halfte mechanisch getestet werden konnte. Dieser Versuchsansatz steigerte nicht nur die
Probenanzahl bei gleichbleibender Versuchstieranzahl, sondern ermdglichte eine Bestimmung
der Scherhaftfestigkeit in Abhdngigkeit von der tatsdchlichen prozentualen Knochenbedeckung
anstelle der Implantatmantelfldche.

Die Operationstechnik wurde standardisiert und entsprechend der Erfahrungen in anderen

Versuchen durchgefiihrt*®'*®

. Beim verwendeten Kaninchenmodell gab es eine unvermeidbare
Streuung beim operativen Einsetzen der Implantate, was zu unterschiedlichen Anteilen
Kortikalis und Spongiosa am Fréskanal fiihrte. Zu bedenken ist hierbei auch die Streuung der
Dimensionen der Femurkondylen bzw. der Dicke der kortikalen Wandung aufgrund der
Streuung des Versuchstiergewichtes. Grundsitzlich war beim verwendeten Tiermodell die
kortikale Knochenstirke von maximal 1 mm bei einer Implantatlinge von 10mm mit 10%
knapp dimensioniert. Bei vergleichbaren Tierversuchen anderer Studien mit metaphyséiren
Implantationen waren die Implantate mit einem AuBendurchmesser von 2mm-4,2mm?***>'>!
deutlich kleiner als die in dieser Studie verwendeten Implantate mit Smm AuBendurchmesser.
Eine Reduzierung des AuBlendurchmessers hitte moglicherweise zu  besseren
Operationsresultaten mit konstanteren Anteilen kortikalen bzw. spongidsen Knochens gefiihrt.
Auch die angestrebte metaphysare Implantatlage wire vermutlich einfacher zu realisieren.

Eine weitere Moglichkeit wére ein groBeres Tiermodell gewesen. So verwendeten Wong et
al.'”” und Buser et. al.”® Minipigs fiir Thre Versuche zur Osteointegration. Bobyn et al.'"'
filhrten ihre Implantationen an Hunden durch. Die bei dieser Versuchsanordnung anfallenden
hoheren Kosten fiir das Tiermodell, konnten durch Implantation mehrerer Proben je Einzeltier
begrenzt werden. Ein weiterer Vorteil wire die Reduzierung des Einflusses der Tiere auf den

Versuchsausgang sowie die im Vergleich zum Kaninchen einfachere operative Zuganglichkeit.
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6.2 Diskussion der Ergebnisse

6.2.1 Push-Out

Die Analyse der Eigenergebnisse offenbarte einen grolen Streubereich der Push-Out-Werte. So
reichte die errechnete Scherhaftfestigkeit von minimal 0,62 MPa bis maximal 17,9 MPa. Dabei
zeigte sich kein statistisch signifikanter Zusammenhang der erzielten Werte zu der Art der
Oberflichenbehandlung (ALFREDS oder konventionell), zu dem verwendeten
Implantatmaterial (Reintitan oder Titanlegierung) oder zur Standzeit (28 Tage oder 56 Tage).
Im direkten Vergleich der Oberflichenbehandlung lagen die Durchschnittswerte bei den
konventionellen Reintitanproben dennoch zu allen Standzeiten iiber den Werten der ALFREDS-
behandelten Proben. Respektive der geringen Anzahl von maximal 5 Proben je Subgruppe
musste somit eine Uberlegenheit der konventionell korundgestrahlten Reintitanproben
zumindestens in Betracht gezogen werden. Gleichsinnig verhielt es sich bei den
Titanlegierungen. Die aluminiumoxidbefreiten, ALFREDS-behandelten Implantate erzielten
zwar nach 28 Tagen Liegedauer mit 7,44 MPa &hnlich hohe AusstoBwerte wie die
konventionellen Proben mit 7,38 MPa. Nach 56 Tagen iibertrafen wiederum die konventionellen
Proben die ALFREDS-Implantate. Auch hier scheint das konventionelle Korundstrahlen mit
einer besseren Scherhaftfestigkeit im Knochen einherzugehen.

Weiterfiihrende Berechnungen unter Einbeziehung der Oberflichenbehandlung als alleinigen
Einflussfaktor unterstiitzen diese Interpretation. Die mechanische Kopplung ALFREDS-
behandelter Implantate im AusstoBversuch ist geringer. Dieser Sachverhalt ist zwar statistisch
nicht signifikant, allerdings wurde das geforderte Signifikanzniveau von p=0,05 mit p=0,0627
nur knapp verfehlt. Die Annahme eines Einflusses der Oberflaichenbehandlung ist demnach
gerechtfertigt und sollte nicht vorzeitig ausgeschlossen werden. Zur Validierung dieser
Annahme wire die Durchfilhrung von Folgeversuchen mit einer hoheren Probenanzahl und/

oder einem groferen Tiermodell sinnvoll.

Andere Autoren haben vornehmlich Auswirkungen der Aluminiumoxidkontaminationen auf
Titanprothesen  auf  die  knocherne  Apposition und die  Biovertridglichkeit

26,38,44,47,54,117,118,120,123,127,128,146,154,166
untersucht™” .

Untersuchungen des Einflusses auf die
Scherhaftfestigkeit sind bisher noch nicht veroffentlicht und stehen noch aus. Die besseren
Werte der konventionell korundgestrahlten Implantate im Push-Out-Versuch sind
moglicherweise in den Materialeigenschaften und der Formgebung der Aluminiumoxidpartikel
begriindet. Diese sehr harten und kantigen Restpartikel machen bis zu 42%"* der Oberfliche
von korundgestrahlten Prothesen aus. Bei der Mobilisierung der Implantate und deren Vorschub
durch den Frédskanal kam es moglicherweise zum Verkanten der Aluminiumoxidpartikel

zwischen Implantat und Knochen, das ein AusstoBen erschwerte. Die hoheren Push-Out-Werte

wiren demnach Ausdruck einer verstirkten Kopplung, die rein mechanisch bedingt ist. Die
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Ergebnisse der histologischen und histomorphometrischen Untersuchungen ergaben keinen
erhohten Knochen-Implantat-Kontakt bei den konventionellen Implantaten. Eine bessere
biologische Fixierung kann demnach nicht ursidchlich gewesen sein.
Diese Interpretation wird gestiitzt durch anderer Studien. Einige Autoren®®?#47 112146154 1 g nnten
nachteilige Effekte von Aluminium auf das Knochenwachstum nachweisen. Diese Ergebnisse
unterstiitzen die These, die eine bessere Osteointegration der konventionellen Proben als
Ursache fiir die hoheren AusstoBBwerte ausschlieft.

Piatelli''®, Wennerberg166 und Reinisch'”’  fanden hingegen keinen Einfluss von
Aluminiumoxdrestpartikeln auf die Osteointegration.

Vollstindig abweichende Ergebnisse wurden von Quarles et'> al. publiziert. Sie verabreichten
Aluminium an Hunde und stellten eine Steigerung des Knochenvolumens fest. Dies wiirde
hohere Werte in den Push-Out-Versuchen erkldren. In der vorliegenden Studie konnte allerdings

eine solche Vermehrung nicht festgestellt werden, sodass diese Interpretation unschliissig bleibt.

Esposito et al.*’ sehen Aluminiumoxidrestpartikel als Ursache fiir Entziindungsreaktionen.
Solche Entziindungsreaktionen in Umgebung von Implantaten behindern die Osteointegration
und fiihren zur Fibrosierung des Gewebes. Auch fibroses Bindegewebe fiihrt zu einer
Befestigung. Unter der Annahme einer zumindestens partiellen peri-implantidren Entziindung
bei den konventionell korundgestrahlten Proben, liefert dieser Ansatz eine weitere Erklarung fiir
die bessere  Haftfestigkeit. =~ Die qualitativ  histologischen = Untersuchungen der
Diinnschliffpraparate ergaben keinen Anhalt fiir ein vermehrtes Vorkommen von Makrophagen
und Osteoklasten als Ausdruck einer Entziindungsreaktion. Die im Eigenversuch verwendete
Toluidinblau-Farbung ist zur Untersuchung dieser Zellen aber auch nur eingeschriankt geeignet.
Um diese Zellen sicher nachweisen zu konnen wire eine Spezialanfarbung der Priparate
sinnvoll. Mittels dieser Methodik konnte eine Entziindungsreaktion als Ursache sicherer

beurteilt werden.

Riicksprachen mit dem Implantathersteller Smith & Nephew Orthopaedics AG zeigten eine
weitere Ursache auf. Die Entfernung der Al,Os;-Partikel von der Oberfliche reduzierte den
AuBlendurchmessers der im Versuch verwendeten Implantate um ca. 20 pm. Bei konstantem
Durchmesser des Friaskanals konnte dies eine Reduktion des Press-Fit beim Einsetzen der
ALFREDS-Implantate zur Folge haben und folglich auch eine Verringerung der Primérstabilitit
im Vergleich zu den konventionellen Proben. Auch dieses Erklarungsmodell spricht fiir eine

mechanische Ursache der hoheren Scherhaftfestigkeit der konventionellen Proben.

Schon bei den Einzelversuchen fielen die durchweg hoheren Austowerte der Titanlegierungen

im Vergleich zu den Reintitanproben auf. Dieser Eindruck bestdtigte sich bei Berechnungen
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zum Gesamtdurchschnitt, sowie nach 28 und 56 Tagen Standzeit. Die Scherhaftfestigkeit der
Legierung lag mit 5,95 MPa im Mittel deutlich iiber den 3,7 MPa der Reintitanimplantate. Wie
bereits erwihnt, war der Unterschied nicht im statistischen Sinne signifikant. Die durch den
gesamten Versuch konstant hoheren Werte der Titanlegierung lieBen dennoch einen Einfluss
vermuten. Titanlegierungen scheinen besser im Knochen verankert zu sein. Gleichwohl ist
dieser Unterschied mit p=0,1975 eher als richtungsweisend zu interpretieren. Auch hier wire
zur Uberpriifung des Einflusses des Implantatmaterials ein Folgeversuch in einem groBeren
Tiermodell oder mit einer hoheren Stichprobe sinnvoll.

Studien zum Vergleich der beiden Biomaterialien ergaben keine Unterschiede in der

Biokompatibilitit'”’

. In Anbetracht der dhnlichen physikochemischen Eigenschaften erscheint
dies auch nicht weiter verwunderlich. Die E-Module liegen mit 110 GPa (CP-Titan) und 116
GPa (Titanlegierung) nahe beieinander. Unterschiede bestehen in der Zahigkeit, Festigkeit und
den Ermiidungseigenschaften. So untersuchten Wong et al.'”’ CP-Titan, Ti6Al4V und
Ti6Al7Nb und fanden keine signifikanten Unterschiede in Push-Out-Tests oder der
histomorphometrischen Bestimmung des Knochen-Implantat-Kontaktes.

Carr et al’' priiften die Scherhaftfestigkeit von CP-Titan, Ti6Al4V und HA-beschichteten
Implantaten. Nach 3 Monaten Liegedauer im Affenkiefer war die Titanlegierung fester
verankert als das Reintitan. Studien anderer Autoren brachten abweichende Befunde zutage.
Lincks et al.”’ determinierten den Effekt der chemischen Zusammensetzung und der
Oberflachenrauheit von Reintitan und Ti6Al4V auf MG63-Osteoblast-like-Zellen. Dabei
stellten sie einen groBeren stimulierenden Effekt durch CP-Titan fest. Diese in-vitro Versuche
wurden bestitigt durch tierexperimentelle in-vivo-Untersuchungen von Johansson et al.”*’¢, bei
denen die Scherhaftfestigkeit der Reintitanproben hoher war als bei den korrespondierenden
Titanlegierungen. Der histomorphometrisch ermittelte Knochen-Implantat-Kontakt zeigte
hingegen keine signifikante Differenz.

Insgesamt lieferte die Literatur keine einheitlichen Resultate im Vergleich der
Scherhaftfestigkeit der beiden Implantatmaterialien. Einige Studien ergaben eine Uberlegenheit

637691 '\wihrend andere die Titanlegierungen im Vorteil sahen’'. Wiederum andere

des Reintitans
Studien fanden keinen Unterschied'”’. Die Auswirkung des Biomaterials lieB keine einheitlichen
Schliisse zu. Abweichungen in der Scherhaftfestigkeit fielen, wenn iiberhaupt vorhanden, nur
gering aus. Eine Differenzierung zwischen reinem Titan und Titanlegierungen scheint,

zumindestens in Push-Out-Versuchen, nur eine untergeordnete Rolle zu spielen.

Ein Einfluss der Standzeit auf die Haftfestigkeit musste mit p=0,577 im Eigenversuch
ausgeschlossen werden. Dies korrespondierte mit den Angaben von Gondolph-Zink>® und stand
im Gegensatz zu den Ergebnissen von Bobyn et al.'>. Diese iiberpriiften die Scherhaftfestigkeit

nach 4, 8§ und 12 Wochen Liegedauer im Hundefemur und fanden eine kontinuierliche
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Zunahme. Es ist hinldnglich bekannt, dass die Osteointegration eines Implantates in drei Phasen
mit unterschiedlichen ~zelluliren Reaktionsmustern —abliuft'”®. Nach der initialen
Entziindungsreaktion und der Bildung unreifen Geflechtsknochens beginnt frithestens nach 6-8
Wochen die Erzeugung eines orientierten Lamellenknochens. Auch dieser unterliegt noch Jahre
nach der Implantation einem Remodelling. In Anbetracht dieser Erfahrungen ist es denkbar,
dass die 8-Wochen-Push-Outs in einer Phase durchgefiihrt wurden, in der extensiver
Knochenumbau stattfand, der in einer Schwéchung des Knochen-Implantat-Verbundes
resultierte. Eine zusdtzliche Versuchsgruppe mit mindestens 12 Wochen Liegdauer hitte

verldsslichere Aussagen zum Einfluss der Liegedauer auf die Scherhaftfestigkeit und

Gewebsreaktionen in der Eigenstudie ermdglicht.

Der hohe Streubereich der eigenen Push-Out-Ergebnisse fand in der Literatur seine
Entsprechung. Der Vergleich mit anderen Publikationen offenbarte, dass dieser Versuch
scheinbar grundsitzlich mit einer hohen Streubreite der Ergebnisse behaftet ist’>***!6¢177,
Gesamthaft erzielte Gondolph-Zink5 6 Push-Out-Werte von 0,28-3,86 MPa, wihrend Goldberg
et al.”> durchschnittlich 0,5-3 MPa als Wertebereich aufwiesen. Schreiner et al.'"”’ fanden in
verschieden Studien Werte von 6,5-7,5 MPa. Die durchschnittliche Scherhaftfestigkeit in den
Subgruppen der vorliegenden Studie reichte von 1,49 MPa bis 7,44 MPa. Der Vergleich der
Hoéhe der eigenen Push-Out-Werte mit denen anderer Studien war nur eingeschrankt moglich.
Es wurde zwar die gleiche Auswertmethodik mit Push-Out und Histomorphometrie verwendet,
allerdings stellte sich heraus, dass unterschiedliche Tiermodelle und abweichende
Implantatabmessungen bzw. —materialien verwendet wurden. Einige Autoren verzichteten auf
eine Umrechnung der maximalen Scherhaftfestigkeit von Newton [N] in Pascal [P], sodass Ihre
Push-Out-Werte bei unterschiedlichen Implantatmantelflichen keine Gegeniiberstellung
zulieBen'”’. Gesamthaft lagen die Push-Out-Werte der vorliegenden Arbeit in der

Groflenordnung anderer publizierter Studien.

Die starke Streuung der Push-Out-Maximalkraft innerhalb und im Vergleich der einzelnen
Versuchsreihen und Implantattypen gab Anlass fiir weitere Untersuchungen. Hierbei konnte
eine Diskriminierung der Werte in zwei Gruppen erreicht werden. Eine Gruppe wies einen
Wertebereich von durchweg unter 4 MPa auf, wihrend sich bei der anderen Werte von {iber 6
MPa bis zu 17,9 MPa als absolutes Maximum ergaben. Schon in der Auswertung der
Rontgenaufnahmen konnte eine Korrelation von Implantatlage und Ausmal} des Knochen-
Implantat-Kontaktes festgestellt werden, der eine Unterteilung in eine Gruppe metaphysér
implantierter Proben und eine Gruppe der zu weit proximal liegenden Implantate ermoglichte.
Der Vergleich der radiologischen Ergebnisse mit der mechanischen Testung zeigte einen

Zusammenhang auf. Metaphysér positionierte Implantate gingen mit hohen Push-Out-Werten
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einher, wihrend proximal liegende Implantate niedrigere Werte aufwiesen. Die Diskriminierung
in die beiden Gruppen deckte sich.

Untersuchungen an den priparierten Femurkondylen zeigten, dass neben der Implantatlage, der
Implantat-Kortikalis-Kontakt mafgeblich die Scherhaftfestigkeit beeinflusste. Hoher kortikaler
Kontakt fiihrte zu hohen Push-Out-Werten. Ein spongidses Implantatlager reduzierte hingegen
die mechanische Koppelung der Implantate. Die Lage der Implantate in Bezug auf die
Femurmetaphyse spielte dabei nur eine untergeordnete Rolle. So waren proximal positionierte
Implantate trotzdem fest verankert, wenn sie einen hohen kortikalen Knochenanteil hatten.
Diese Ergebnisse verdeutlichen die herausragende Bedeutung der Primérstabilitdt der
Implantate in Hinblick auf die Osteointegration. Metaphysdre Implantatlage und hoher
kortikaler =~ Knochenkontakt  waren  wesentliche  Voraussetzung flir eine feste
Implantatverankerung. Die niedrige Scherhaftfestigkeit der proximal bzw. spongids
positionierten Implantate wies auf eine unzureichende Primérstabilitdt hin. Mechanische Ruhe
wihrend der primédren Fixation und frithen Einheilungsphase zog eine dauerhafte feste
Implantatverankerung nach sich. Sie ermoglichte eine Osteointegration im Sinne Baiers™®, der
ein Implantat dann als osteointegriert ansah, wenn beim Push-Out-Test der Knochen und nicht
das Implantat-Knochen-Interface frakturierte.

Die Giite der Operation und damit die Primérstabilitit scheinen fiir die Osteointegration von
wesentlicherer Bedeutung zu sein als die Oberflichenbehandlung oder der verwendete
Implantatwerkstoff. Dies bestitigt sich auch in der Literatur’®’>**#1% Morscher'”® sieht die
primdre Stabilitdt einer Endoprothese als die wichtigste Voraussetzung zur dauerhaften
Fixation, Osteointegration und damit Funktion. Auch die Versuche von Jasty et al.”* und

184

Kienapfel et al.™ zu Mikrobewegungen zeigten deren negativen Einfluss auf die kndcherne

Apposition.

Zur besseren Einordnung der Push-Out-Werte und als Bezugswert wurden Referenzversuche
von jedem Implantattyp ermittelt. Die Implantate wurden in einen frischen Kadaverfemur
eingesetzt und unmittelbar danach wieder ausgestoBen. Die Referenzwerte wurden in allen
Versuchsgruppen {iibertroffen, was auf eine knocherne Stabilisierung der Implantate
zuriickzufiihren ist. Der Einfluss der Implantatlage und des Anteils kortikalen Knochens auf die
Primérstabilitdt blieb in dieser Nullpriiffung jedoch offen. Alle Implantate waren metaphysir
gesetzt worden. Deshalb wurden weitere Referenzversuche durchgefiihrt, bei denen jeder
Implantattyp absichtlich proximal positioniert wurde. Der Ausstof3versuch ergab keine messbare
Scherhafifestigkeit. Die metaphysdren Proben hingegen wiesen Werte zwischen 0,45 MPa bis
0,67 MPa auf. Diese Scherhaftfestigkeit ist einzig auf die Implantatlage und die mit ihr

verbundene Primdrstabilitit zuriickzufithren, da keine Gewebsreaktionen stattgefunden haben
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konnen. Implantatwerkstoff und Oberflachenbehandlung konnen in diesem Versuchsansatz
keine Auswirkung haben.

Dieser Sachverhalt beweist den auBlerordentlichen Stellenwert der Primirfixation bei der
dauerhaften =~ Osteointegration =~ von  Implantaten.  Mittelwertsberechnungen  unter
Berticksichtigung der Diskriminierung der Push-Out-Ergebnisse nach Implantatlage
unterstrichen dies. Metaphysdr positionierte Implantate oder Implantate mit hohem
Kortikaliskontakt hatten nach 28 Tagen Standzeit eine Scherhaftfestigkeit von 10,7 MPa, nach
56 Tagen von 9,3 MPa. Bei den korrespondierenden proximalen Proben waren lediglich
durchschnittliche Push-Out-Maximaldriicke von 2,08 MPa nach 28 Tagen und 2,15 MPa nach

56 Tagen messbar.

6.2.2 Histologie

Die 4 unterschiedlichen Implantate wurden qualitativ-makroskopisch und qualitativ-histologisch
untersucht. Zur Quantifizierung der Osteointegration wurde weiterhin der direkte Knochen-
Implantat-Kontakt computerassistiert histomorphometrisch bestimmt.

Die qualitative Analyse beinhaltete die Auswertung der Rontgenaufnahmen und die manuelle
Priifung der Implantatfestigkeit. Radiologisch zeigte sich kein Zusammenhang zwischen
Osteointegration der Implantate und Liegedauer, Biomaterial oder ALFREDS-
Oberflichenbehandlung. Allerdings konnte eine Abhédngigkeit des Knochenkontaktes von der
Implantatlage festgestellt werden, die sich auch in der maximalen Scherhaftfestigkeit der
einzelnen Implantate niederschlug. In zwei Féllen zeigten sich radiologische
Lockerungszeichen mit Osteolyseherden und ausgedehnten Knochenresorptionen, die sich in
der histologischen Begutachtung bestitigten. Beide Implantate waren konventionell
korundgestrahlt. Die manuelle Priifung der Implantatfestigkeit wies bei den ALFREDS-
oberflaichenbehandelten Implantaten einheitlich auf eine kndcherne Integration der Proben hin.
Bei den konventionell korundgestrahlten Implantaten ergab sich in einem Fall eine Lockerung
in der Femurkondyle mit fehlender Integration. Interessanterweise handelte es sich um die
Probe, die auch radiologische und histologische Lockerungszeichen aufwies.

Auch die qualitativ-histologische Beurteilung der Knochenmenge und -strukturierung sowie der
Grenzschicht zwischen Knochen und Implantat ergab keine Unterschiede im Einwachsverhalten
der verschiedenen Implantattypen. Rasterelektronenmikroskopische Untersuchungen bestitigten
diese Befunde. Ein vermehrtes Vorkommen von eosinophilen Granulozyten, Lymphozyten,
Plasmazellen oder mehrkernigen Riesenzellen konnte in keinem Priparat beobachtet werden.
Demzufolge lagen keine Hinweise auf Entziindungs- oder Fremdkorperreaktionen vor.

Allerdings ist eine Spezialfirbung nétig, um diese Zellen sicher nachweisen zu koénnen.
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Mogliche AbstoBungsreaktionen sollten daher nicht vorzeitig ausgeschlossen werden. Dafiir
spricht auch das Vorliegen von Osteolyseherden und Knochenresorptionen bei den 2
konventionell korundgestrahlten Proben. Der Einflussfaktor ,Implantatwerkstoff kann als
Ursache ausgeschlossen werden, da jeweils eine Probe aus CP-Titan und Ti6AlI7Nb gefertigt
war. Ebenso kommt der Einflussfaktor ,Standzeit“ nicht in Betracht. Die beiden
Implantatlockerungen traten bilateral bei demselben Kaninchen auf. Eine AbstoBungsreaktion
als mogliche Ursache wire folgerichtig entweder auf das Versuchstier oder aber die
Oberflachenbehandlung zuriickzufiihren. Eine allergische Reaktion auf das Implantatmaterial
kann ausgeschlossen werden. AusschlieBlich Titan kam als Bestandteil in beiden Proben vor
und dessen Biovertrdglichkeit ist hinlédnglich bekannt. Fremdkorper-, AbstoBungs- und
Entziindungsreaktionen in Zusammenhang mit Aluminiumoxidrestpartikeln sind dagegen

13,14,26,28,38,47,54,61,105,117,120,127,128,138,179
beobachtet worden

. Eine mogliche individuelle Disposition
des betroffenen Versuchskaninchens zu Unvertriglichkeitsreaktionen kénnte in Kombination
mit der aus der konventionellen Oberflichenbehandlung resultierenden hohen
Aluminiumbelastung zu einer Abstoung gefiihrt haben. Diese AbstoBungsreaktion hatte dann
eine aseptische Implantatlockerung zur Folge, die sich sogar in der manuellen Priifung und
damit makroskopisch nachweisen lief3.

Gegen diese Hypothese spricht die, mit zwei Fillen, geringe Anzahl an Osteolysen.

Moglicherweise waren diese auch einfach nur Folge ungenauer Operationstechnik.

Fest steht jedenfalls, dass eine derartige Abstoungsreaktion nicht bei den ALFREDS-
behandelten Proben beobachtet wurde, deren Al,Os-Kontamination deutlich geringer ist. Diese
Beobachtungen im Eigenversuch rechtfertigen die kritische Einschitzung der Biovertraglichkeit
von Al,Os-Partikeln und korrelieren mit den Ergebnissen von Hatton et al.64, die 2003
feststellten, dass Al,O; osteolytische Zytokine induziert. Auch Petit und Catelas''” konnten
nachweisen, dass Aluminiumoxidpartikel die Zellmortalitdt und die Freisetzung von TNF-a
steigern. Darvell®® kam schon 1995 zu dem Schluss, dass Aluminiumoxidriickstinde an der
Implantatoberfldche ein potenzieller Faktor fiir AbstoBungsreaktionen sind.

Im Gegensatz dazu dokumentierten Reinisch et al.'?’

eine hervorragende Biovertriglichkeit von
Al,O;. Sie wiesen zwar AlLOs;-Partikel im periprothetischen Gewebe von gelockerten
Endoprothesen nach, konnten aber keine =zelluldren Reaktionen, insbesondere keine

Fremdkérperreaktionen feststellen. Piatelli et al.''® bestitigten dies.

75



Diskussion

6.2.3 Histomorphometrie

Die Histomorphometrie bekriftigte die Ergebnisse der Radiologie, der Push-Out-Versuche und
der qualitativen histologischen Evaluierung. Die Auswirkungen der Oberflichenbehandlung,
des Implantatmaterials und der Standzeit waren statistisch nicht signifikant.

Im direkten Vergleich der Implantattypen zeigte sich dennoch eine Uberlegenheit der
ALFREDS-oberflichenbehandelten Proben. Nach 56 Tagen Standzeit betrug der
durchschnittliche =~ Knochenkontakt der =~ ALFREDS-CP-Titanproben  47,98%.  Die
Gesamtosteointegration belief sich auf 49,83%. Im Vergleich dazu waren die konventionell
behandelten CP-Titanimplantate nach 56 Tagen zu 35,13%, gesamthaft zu 49,02% knochern
eingebaut. Nach 28 Tagen Liegedauer im Kaninchenfemur iibertrafen hingegen die
konventionellen CP-Titanproben mit 59,21% die korrespondierenden ALFREDS-Implantate mit
51,69% Knochenkontakt. Die Messungen bei den Titanlegierungen ergaben die gleichen
Resultate. Die ALFREDS-behandelten Ti6Al7Nb-Implantate waren besser integriert als die
konventionell korundgestrahlten Proben. Wihrend deren Knochenkontakt gesamthaft 53,53%
betrug, waren die ALFREDS-Proben zu 54,44% osteointegriert. Nach 56 Tagen Standzeit
verdeutlichte sich diese Tendenz. Die ALFREDS-Proben iibertrafen mit 56,88% direktem
Kontakt die konventionellen Implantate mit lediglich 50,81%. Dies war der hochste
durchschnittliche Knochenkontakt. Nach 28 Tagen waren wiederum die konventionellen
Titanlegierungen besser kndchern eingebaut.

Die Berechnungen zum Gesamteinfluss der Oberflichenbehandlung verdeutlichten die
Ergebnisse der Einzelversuche. ALFREDS-Implantate sind nach 56 Tagen besser
osteointegriert. Gesamthaft scheinen die ALFREDS-Proben einer mit der Standzeit
zunehmenden Stabilisierung zu unterliegen. Nach 28 Tagen betrug der Kontakt 51,86%, nach
56 Tagen 52,24%.

Im Gegensatz dazu reduzierte sich die Osteointegration der konventionellen Proben mit
zunehmender Liegedauer. 58,10% Knochenkontakt nach 28 Tagen reduzierten sich auf lediglich
42,19%, was einer Verminderung von 15,91% entsprach. Diese rapide Verschlechterung schlug
sich auch in den statistischen Berechnungen nieder. Die Wechselwirkung zwischen
zunehmender Standzeit und Oberflichenbehandlung ist signifikant besser bei den ALFREDS-
behandelten Implantaten. Der p-Wert lag mit 0,0146 deutlich unter dem Signifikanzniveau von

0,05. ALFREDS behandelte Proben sind iiber die Zeit signifikant besser osteointegriert.

Schon die histologische Auswertung hatte zu einer kritischen Einschitzung der
Biovertriglichkeit von Aluminiumrestpartikeln Anlass gegeben. Die Befunde der
Histomorphometrie unterstreichen dies nochmals. Folgeversuche mit einer hdheren

Probenanzahl, einem groBeren Tiermodell, zusdtzlichen Subgruppen mit ldngerer Standzeit
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sowie speziellen Farbungen zum Nachweis von Entziindungszellen erscheinen nétig, um diese
Interpretation zu validieren.

Der initial hohen knochernen Befestigung der konventionellen Proben folgte eine
Destabilisierung, die moglicherweise durch die hohe Verunreinigung mit Al,Os-Restpartikeln
aus dem Strahlprozess ausgeldst wurde. Kritische Einschidtzungen der Biokompatibilitdt von
Aluminium in der Literatur unterstiitzen diese Interpretation'>'#202838:475461105.117.120.127, 128,138,175
Untersuchungen zeigten, dass durch Aluminiumoxidpartikel starke Entziindungsantworten
hervorgerufen wurden, insbesondere bei groBem Durchmesser der Strahlpartikel. Die Partikel

konnten auch in Makrophagen nachgewiesen werden und aktivierten diese''’

. Im Eigenversuch
schlug sich eine derartige AbstoBungs- oder Entziindungsreaktion jedoch nicht im direktem
Vergleich der Osteointegration nieder. Auch konnte kein vermehrtes Auftreten entsprechender
Entziindungszellen beobachtet werden. Dies spricht gegen die These, dass eine AbstoBBung der
Aluminiumpartikel ursdchlich ist.

Piatelli et al.''®

untersuchten ebenfalls den Einfluss von AlLO;-Restpartikeln auf die
Osteointegration, die dem Strahlgut aus dem Aufrauungsprozess entstammten. Sie stellten keine
Auswirkungen auf die Osteointegration fest. Feighan et al.* wiesen direkten Knochenkontakt
bei korundgestrahlten Prothesen nach und fiihrten dies auf aktive Knochenbildung zuriick. Auch
andere Studien konnten keine negativen Effekte von Aluminium feststellen'>"'®.

Das Korundstrahlen von Implantaten erfolgt jedoch mit Strahlgut, das aus anderem Material
besteht als das Implantat selbst. Das verdndert die Oberflichenzusammensetzung und die

166

Biokompatibilitdt . Auch dieser Sachverhalt liefert eine moglich Begriindung fiir die

vergleichsweise schlechtere Osteointegration der konventionell behandelten Proben.

Schliissiger erscheint folgender Ansatz. Auf der Implantatoberfliche haftende Restpartikel
diffundieren nachweislich in das periprothetische Knochenmark''*****'% " das Stammzellen
und unreife Osteoblasten enthdlt. Osteoblasten unterliegen, wie alle Zellen, einem
physiologischen Abbau. Der Bedarf an neugebildeten Osteoblasten wird aus dem Endost
gedeckt, wo unreife Stammzellen ausdifferenzieren. Zum Zeitpunkt der Implantation der
verschiedenen Implantattypen existierten bereits ausdifferenzierte Osteoblasten, die sowohl die
ALFREDS-behandelten als auch die konventionellen Proben kndchern fixierten. Dies erklért die
hohen prozentualen Knochen-Implantat-Kontakte nach 28 Tagen Standzeit in allen Subgruppen.
Die Osteointegration der ALFREDS-Proben wurde im weiteren Verlauf durch neu
ausdifferenzierte Osteoblasten unterhalten. Dadurch wurde eine Verbesserung des Knochen-
Implantat-Kontaktes nach 56 Tagen Standzeit erreicht. Der im Vergleich zu den ALFREDS-
Proben (5,8% Al,Os;-Kontamination) hohe Bedeckungsgrad der konventionellen Implantate
(24,1% Al,Os;-Kontamination) fithrte moglicherweise zu einer erhdhten Belastung des

umliegenden Knochenmarks mit Aluminiumionen. Diese Al-Ionen hemmten die normale
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Differenzierung von Knochenmarkszellen, die Knochenablagerung und —mineralisierung, wie
bereits von Thomson'™*, Stea'*® und Capdevielle® beschrieben. Bushinsky®® stellte sogar fest,
dass ein Nettoefflux von Calcium aus kultiviertem Knochen induziert wird. Ahnliches fanden
Nimb et al.''’. Aluminiumionen konkurrierten mit Calciumionen im Implantatbett und
verhinderten die Formierung von Calciumphosphatkristallen sowie das Wachstum von
Hydroxylapatit. Dieser Ansatz erkldrt die verminderte Osteointegration nach 56 Tagen

117
und

Liegedauer der konventionell behandelten Implantate. Auch die Studien von Petit
Hatton® bekriftigen diese These. Sie zeigten signifikant erhohte Zellmortalitit, Freisetzung von

TNF-a und osteolytischen Zytokinen in Abhédngigkeit der Konzentration von Al,O;-Partikeln.

Andere Autoren dokumentierten jedoch vollig abweichende Beobachtungen. Es konnte eine
Stimulierung von Knochenwachstum durch Aluminium in-vitro® und in-vivo'> festgestellt
werden. Diese Ergebnisse sprechen gegen die These, dass Aluminium fiir die Verlangsamung

der Knochenneubildung im Eigenversuch verantwortlich ist.

Im weiteren Verlauf der histomorphometrischen Auswertung wurde der Einfluss des
Implantatwerkstoffes auf die Osteointegration analysiert. Die Ergebnisse der Push-Out-
Versuche bestitigten sich dabei. Das Implantatmaterial hatte keinen statistisch signifikanten
Einfluss auf die Osteointegration. Eine Uberlegenheit der Titanlegierungen konnte dennoch
dokumentiert werden. Die mittlere Gesamtosteointegration betrug 54,05% im Vergleich zu
49,04% Knochenkontakt bei den Reintitanimplantaten. Die Ti6Al7Nb-Implantate fordern die
Osteoneogenese moglicherweise in stirkerem Ausmall. Gleichwohl ist dieser Unterschied, wie
zuvor auch schon bei den Push-Out-Versuchen, mit p=0,2118 eher als richtungsweisend zu
interpretieren. Eine Uberpriifung des Einflusses des Implantatmaterials in einem groBeren
Tiermodell oder mit einer hoheren Stichprobe erscheint sinnvoll.

Die Resultate zum FEinfluss des Implantatwerkstoffes korrelieren mit den Angaben von

177 63,76

Wong'”", Johansson®’® und Carr®*°. Sie testeten CP-Titan und Titanlegierungen und stellten

keine statistisch signifikanten Differenzen im prozentualen Knochen-Implantat-Kontakt fest.
Carr et al.”’ fanden eine leichte Uberlegenheit der Ti6Al7Nb-Legierung. Johansson et al.’®
dokumentierten hingegen bei den CP-Titanimplantaten einen hoheren Knochenkontakt.

Die Push-Out- und Histomorphometrie-Daten sowie die Ergebnisse einer umfassenden
Literaturrecherche erlauben die Schlussfolgerung, dass CP-Titan und Titanlegierungen
gleichwertig hinsichtlich Threr Osteokonduktivitit, Biokompatibilitdt und Biofunktionalitét sind.

Der Einsatz in der Endoprothetik ist gleichermallen berechtigt.

Die histomorphometrischen Resultate waren vergleichbar mit den Ergebnissen anderer

- 24.2529-31,37,55,56,63,71,76,92-95,118,137,177 1y Y -
Studien™ =777 720 » 55 Die durchschnittlichen Anwachsraten lagen in allen
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Subgruppen im Bereich von 50%. FEine Ausnahme bildete die konventionelle
Reintitanimplantat-Gruppe (Typ A), die mit einem mittleren Knochen-Implantat-Kontakt von
35,13% als statistischer ,,Ausreifer* anzusehen ist. Die iibrigen Subgruppen erzielten Werte
zwischen 47,98% und 59,21% Osteointegration. Der Literaturvergleich zeigte, dass diese Werte
1.137

im oberen Drittel anzuordnen sind. Schreiner et a

22,4% und 48,8%. Piatelli et al.""® konnten 52,2% und 53,31% Knochenkontakt in ihrer Studie

erreichten eine Osteointegration von

dokumentieren. Auch die Werte von Wong et al.'”” liegen in diesem Wertebereich.

Eine Osteointegration im Sinne Branemarks®*?', der hierunter den direkten Knochen-Implantat-
Kontakt ohne Zwischenschaltung einer fibrosen Bindegewebsschicht verstand, als auch im
Sinne von Steinemann'*® und Schenkm, die eine funktionelle Integration forderten, war fiir alle
Implantattypen moglich. Baier™® sicht ein Implantat dann als osteointegriert an, wenn beim
Ausstof3versuch eher eine Fraktur des Implantatbettes als des Knochen-Implantat-Interfaces
auftritt. Diese Forderung erfiillten metaphysér verankerte Implantate. Dem Anspruch

. 2021
Branemarks™

, dass mindestens 50% der Implantatoberfliche direkten Knochenkontakt
aufweisen miissen, um als osteointegriert eingestuft werden zu konnen, konnte ebenfalls
entsprochen werden. Eine Osteointegration der in dieser Studie verwendeten Proben ist

uneingeschriankt moglich.
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7. Schlussfolgerungen und Ausblick

Riickstdnde von Strahlpartikeln aus Al,O5 auf raugestrahlten Titanoberflaichen wurden als ernst
zunehmendes Problem in der Orthopddie und Unfallchirurgie erkannt. Nicht nur im Hinblick
auf mogliche negative Auswirkungen auf den Organismus und dessen Zellen, sondern
insbesondere im Hinblick auf den Drittkdrperverschlei'??*44>+6110%2LI24 127138142 "N fitte]s der
ALFREDS-Oberflachenbehandlung kann nachgewiesenermalen die Al,Os;-Kontamination auf
bis zu 0,7% reduziert werden. Messungen der mittleren Oberflichenrauheit R, zeigten, dass die
Mikrotopographie der Implantatoberfliche dabei nicht verdndert wird™. In-vitro-
Untersuchungen ergaben keinen Anhalt fiir negative Auswirkungen der ALFREDS-Behandlung
auf Zellkulturen. Die Ergebnisse der vorliegenden tierexperimentellen in-vivo-Studie bestétigen
diese Erkenntnis. Die unabhingigen, durch Herrn Prof. Dr. med. Lintner, Wien, Osterreich und
vom Autor selbst durchgefiihrten qualitativen histologischen Analysen, zeigten keinen
Unterschied im Anwachsverhalten von Knochen. Es lagen keine AbstoBungs-, Entziindungs-
oder andere Unvertrdglichkeitsreaktionen vor. Radiologie, REM, Push-Out-Versuche und
Histomorphometrie ergaben keinen Anhalt fiir eine Unvertriglichkeit gegeniiber der
ALFREDS-Oberfldchenbehandlung. Die ALFREDS-Oberflichenbehandlung ist
uneingeschrdnkt biovertrdglich und reduziert effektiv die Aluminiumoxidkontamination auf
Titanimplantaten. Dem Einsatz in klinischen Studien in der Humanmedizin steht folgerichtig
nichts entgegen.

Die biologische Vertriglichkeit von AlLO;-Partikeln wird kontrovers diskutiert"™™" *° Die
histologischen und histomorphometrischen Befunde bekriftigen Zweifel an der
Unbedenklichkeit von Aluminiumoxid. Die bessere Osteointegration der ALFREDS-
behandelten Implantate bei langer Standzeit unterstreicht die Biovertriglichkeit der ALFREDS-
Behandlung selbst. Die Schlussfolgerung muss allerdings sein, dass die Reduzierung der AL,Os3-
Kontamination ursidchlich war. Moglicherweise handelte es sich bei den Osteolysen noch um
Einzelfille. Die Histomorphometrie spricht jedoch fiir eine nachteilige Auswirkung von
Aluminiumoxidpartikeln auf die Osteointegration. Die Biovertrdglichkeit von Aluminiumoxid

kann angezweifelt werden.

Die konventionellen Implantate wiesen eine hohere Scherhaftfestigkeit im Push-Out-Versuch
auf. Die Scherhaftfestigkeit ist Ausdruck der funktionellen Eingliederung eines Implantates.
Hier scheint die Al,Os;-Kontamination einen Vorteil zu bringen. Angesichts der ldngerfristigen
negativen Auswirkungen auf den Organismus stellt sich allerdings die Frage, inwiefern das

einen Verzicht auf die Oberfldchenbefreiung von Al,O; rechtfertigen wiirde.
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Zusammenfassend lisst die vorliegende Studie folgende Schliisse zu:

1. Die ALFREDS-Oberflichenbehandlung ist biokompatibel
ALFREDS-behandelte Implantate werden signifikant schneller osteointegriert

Al,Os-Restpartikel beeintrdchtigen die Osteointegration

hall

AlLOs-Restpartikel 16sen moglicherweise Osteolysen am Knochen-Implantat-Interface
aus und spielen eine Rolle bei Implantatlockerungen

5. CP-Titan und Ti6Al7Nb sind gleichwertig in der Endoprothetik einsetzbar

6. Die Scherhaftfestigkeit hingt von der Implantatlage ab

7. Oberflichenbehandlung und Biomaterial haben geringen FEinfluss auf die

Scherhaftfestigkeit

Wihrend die Auswirkung von Al,Os-Restpartikeln auf den Organismus bzw. auf die Implantat-
Gewebe-Grenzfliche noch nicht sicher abgeschétzt werden kann und dies weiterer intensiver
Forschung bedarf®** "% " kann  konstatiert ~werden, dass die = ALFREDS-
Oberflachenbehandlung ein biovertrdgliches Verfahren zur Reduzierung von Al,O;-Partikeln
auf Titanprothesen darstellt. Zur weiterfilhrenden Beurteilung der Biovertridglichkeit dieser
Partikel sind Folgeversuche mit einem groferen Tiermodell, hoherer Probenanzahl und

Spezialfarbungen noétig.

Einer Anwendung der ALFREDS-Oberflachenbehandlung in der Humanmedizin steht aus den
bisherigen Versuchen nichts entgegen. Im Hinblick auf die Problematik des
Drittkorperverschleiles in der Hiiftendoprothetik und der damit verbundenen aseptischen
Lockerung ldsst die ALFREDS-Oberflachenbehandlung eine Verbesserung erwarten. Ob und
inwiefern die Problematik der aseptischen Prothesenlockerungen durch ALFREDS tatsdchlich
gelost werden kann, bleibt abzuwarten. Klinische Langzeitstudien mit voll-funktionalen

Prothesensystemen werden derzeit durchgefiihrt.
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Anhang

Anhang A: Operationsprotokoll 1. Staffel

Nummer Op- Implantat | Implantat | Einwachs- | Auswert- | Gewicht | Ketamin | Diazepam | Domitor Bemerkung
Datum links rechts zeit ung * ® * *
203 Nov. B A 4 W Histo
2005
314 “ B A 4 W A-Histo
B-Push
183 “ B A 4 W B-Histo
A-Push
2 “ B A 8 W A-Histo
B-Push
4 “ B A 8 W Histo
191 “ D C 4 W D-Push
C-Histo
256 “ D C 4 W D-Histo
Cn.a.
3 “ D C 8 W C-Histo
D-Push
1 “ D C 8 W C-Push
D-Histo
5 “ D C 8 W C-Push
D n.a.
Allgemeine Vormedikation: keine *Daten nicht zugianglich

Postoperative Analgesie: 4 Tage lang 2*tgl. 15 yg Buprenmorphin
Weiteres postoperatives Vorgehen: mind. 3 wochentl. Wundinspektion und —pflege
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Anhang

Anhang B: Operationsprotokoll 2. Staffel

Nummer Op- Implantat Implantat Einwachs- Auswert- | Gewicht | Ketamin | Diazepam | Domitor | Bemerkung
Datum links rechts zeit ung
522739 | 01.12.05 A 4 W Histo 3,56 kg | 0,71ml | 0,71 ml | 1,07 ml
585782 | 01.12.06 A 4 W Histo 34kg | 0,68ml | 0,68 ml | 1,02 ml
521720 | 02.12.06 A B 8 W Histo 35kg | 0,7ml | 0,7ml | 1,05 ml
522733 | 01.12.06 C D 4 W Histo 3,3kg | 0,66 ml | 0,66 ml | 0,99 ml
525761 | 01.12.06 C D 4 W Histo 3,8kg | 0,76 ml | 0,76 ml | 1,14 ml
522911 | 02.12.06 C D 4 W D-Histo | 3,1kg [ 0,62ml | 0,62ml | 0,93 ml
C-Push
526021 | 01.12.06 A B 4 W Histo 3,6kg |0,72ml | 0,72 ml | 1,08 ml
525729 | 02.12.06 A B 8 W Histo 3,09kg | 0,62ml | 0,62 ml | 0,93 ml
522739 | 01.12.05 A B 4 W Histo 3,56 kg | 0,71ml | 0,71 ml | 1,07 ml
585782 | 01.12.06 A B 4 W Histo 34kg | 0,68ml | 0,68 ml | 1,02 ml

Vormedikation: 14.11.05 — 18.11.05 Sml Borgal Sp.
Postoperative Analgesie: 4 Tage lang 2*tgl. 15 yg Buprenmorphin

Weiteres postoperatives Vorgehen: mind. 3 wochentl. Wundinspektion und —pflege
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Anhang

Anhang C: Operationsprotokoll 3. Staffel

Nummer Op- Implantat Implantat Einwachs- Auswert- | Gewicht | Ketamin | Diazepam | Domitor | Bemerkung
Datum links rechts zeit ung

528058 | 12.01.06 C D 8 W Push 34kg | 0,68ml | 0,68 ml | 1,02 ml

531112 | 12.01.06 A B 8 W Push 3,7kg | 0,74ml | 074 ml | 1,11 ml

531163 | 12.01.06 C D 8 W Push 3,86 kg | 0,77ml | 0,77 ml | 1,16 ml

530132 | 12.01.06 A B 8 W Push 3,48kg| 0,7ml | 0,7ml | 1,05 ml | re.Femurfraktur
531162 | 13.01.06 C D 8 W Histo 3,72kg | 0,74 ml | 0,74 ml | 1,17 ml

527115 | 13.01.06 A B 8 W Push 3,27kg | 0,65ml | 0,65 ml | 0,98 ml

531124 | 13.01.06 C D 8 W CPush | 3,6kg | 0,72ml | 0,72 ml | 1,08 ml

D Histo

531114 | 13.01.06 A B 8 W Push 3,6kg | 0,72ml | 0,72 ml | 1,08 ml

531053 | 13.01.06 C D 8 W Histo 3,64 kg | 0,73 ml | 0,73 ml | 1,09 ml

531130 | 13.01.06 A B 8 W A-Push |3,23kg| 0,65ml| 0,65 ml | 0,97 ml

Allgemeine Vormedikation: keine

*: Fraktur ausserhalb/iiberhalb des Implantationsgebietes

Postoperative Analgesie: 4 Tage lang 2*tgl. 15 yg Buprenmorphin
Weiteres postoperatives Vorgehen: mind. 3 wochentl. Wundinspektion und —pflege
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Anhang

Anhang D: Operationsprotokoll 4. Staffel

Nummer Op- Implantat | Implantat | Einwachs- | Auswert- | Gewicht | Ketamin | Diazepam | Domitor Bemerkung
Datum links rechts zeit ung

541169 | 05.03.06 C D 8 W Push 3,86 kg | 0,77ml | 0,77ml | 1,16 ml

538368 | 05.03.06 C D 4 W Push 3,58kg | 0,72ml | 0,72ml | 1,07 ml

539153 | 05.03.06 C D 4 W Push 349kg | 0,7ml 0,7 ml 1,04 ml

538167 | 06.03.06 A B 4 W Push 33kg | 0,66 ml | 0,66 ml | 0,99 ml

538121 | 06.03.06 A B 4 W Push 349kg | 0,7ml 0,7 ml 1,04 ml

538029 | 06.03.06 A B 4 W Push 344kg | 0,68ml | 0,68 ml | 1,03 ml

537118 | 06.03.06 C D 4 W Histo 3,35kg | 0,67ml | 0,67 ml 1,0 ml

540067 | 06.03.06 C D 4 W Push 349kg | 0,7ml 0,7 ml 1,04 ml | li. Femurfraktur im
Implantationsgebiet

560058 | 06.03.06 A B 4 W Push 326kg | 0,65ml | 0,65ml | 0,98 ml

538393 | 05.03.06 C D - - 327kg | 0,66 ml | 0,66 ml | 0,98 ml | verstorben

Vormedikation: keine
Postoperative Analgesie: 4 Tage lang 2*tgl. 15 yg Buprenmorphin

Weiteres postoperatives Vorgehen: mind. 3 wochentl. Wundinspektion und -pflege
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Anhang

Anhang E: Ergebnis Histomorphometrie

Implantattyp Tiernummer Liegedauer Mittlerer Knochen-
Implantat-Kontakt [%]
A 526021-L 4 60,39
A 203-R 4 50,29
A 313-R 4 71,06
A 522739-L 4 61,32
A 585782-L 4 52,99
A 002-R 8 38,71
A 004-R 8 18,88
A 521720-L 8 30,03
A 525729-L 8 47,48
B 183-L 4 42,85
B 203-R 4 43,05
B 522739-R 4 59,32
B 585782-R 4 66,49
B 004-L 8 60,25
B 521720-R 8 30,99
B 525729-R 8 44,59
B 531130-R 8 50,41
C 191-R 4 67,40
C 522733-L 4 59,25
C 525761-L 4 42,12
C 003-R 8 57,89
C 531053-L 8 51,05
C 531162-L 8 43,50
D 537118-R 4 50,72
D 522733-R 4 63,11
D 525761-R 4 39,94
D 522911-R 4 54,24
D 001-L 8 62,23
D 531053-R 8 52,82
D 531124-R 8 63,02
D 531162-R 8 49,43
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