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1. Einleitung

Fast die Halfte aller befragten Deutschen gab fiur das Jahr 2016 mehrmalige
monatliche Schmerzen im Ricken an (Abb. 1) [1]. Eine haufige Ursache hierfir sind
degenerierte Bandscheiben. Hierdurch kommt es zu einer Zunahme des Drucks auf
das Ruckenmark oder austretende Nervenwurzeln und somit zu Schmerzen.

Neben der konservativen Therapie existieren verschiedene operative
Behandlungsansatze. Eine seit Jahren erfolgreich angewandte Methode ist die
Wirbelsaulenstabilisierung mit Bandscheibenplatzhaltern, sogenannten Cages. Cages
dienen nach Diskektomie - der Entfernung der alten Bandscheibe - als Platzhalter im
ehemaligen Bandscheiben-Bereich und stabilisieren die Position der Wirbelkorper, bis
diese kndchern fusioniert sind. Erste Aufzeichnungen zur operativen Behandlung der

lumbalen Spondylolisthese mit derartigen Hilfsmitteln stammen aus den frihen 1930er

Haufigkeit des Auftretens von Riickenschmerzen 2016
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Abbildung 1: Auflistung der Haufigkeit von Rickenschmerzen auf Basis einer
Umfrage zu Ruckenschmerzen in Deutschland [1].
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Jahren [2, 3]. Seitdem haben sich operative Eingriffe an der lumbalen Wirbelsaule mit
Implantation von Cages als gangige Behandlung fur diverse Indikationen etabliert [4].
Zur Verbesserung der Fusionsraten der Wirbelkorper sowie des klinischen Outcomes
wurden neben den Operationstechniken stetig das Design der Cages sowie die daflr
verwendeten Materialien optimiert. Der erste Cage, der in die Wirbelsaule von Pferden
implantiert wurde, bestand aus rostfreiem Stahl und wurde mit autologem Knochen
gefullt, um eine Fusion der Wirbelkdrper zu erreichen [5, 6]. Spatere Cages wurden in
verschiedenen Designs vor allem aus Titan hergestellt. [7, 8]. Der Brantigan Cage war
in den 1990er Jahren der erste Cage, der aus Carbonfaser-verstarktem
Polyetheretherketon (PEEK) hergestellt wurde [9]. PEEK ist ein Polymer aus
aromatischen Kohlenstoffketten, das erstmalig 1978 synthetisiert wurde. Diese
Polymer-Cages sind meist als Platzhalter mit einer zentralen Kavitat konstruiert, die
zwischen zwei Wirbelkorpern positioniert und mit autologem Knochen oder
Knochenaufbaumaterialien gefullt werden und eine langfristige Wirbelfusion

ermoglichen sollen (Abb. 2).

Seit der Einfuhrung von PEEK-Cages 1978 bewiesen Studien gute Kklinische
Ergebnisse  bezuglich  Patientenzufriedenheit, Schmerzmitteleinnahme  und
radiologisch ermittelter Fusionsrate [10, 11]. Im Jahr 2017 bestanden bereits 68 % der

in den USA verwendeten Cages aus PEEK [12]. PEEK ist ein Hochleistungspolymer

Abbildung 2: Wirbelsaulen-Cage aus PEEK (A), schematische Positionierung zwischen zwei Wirbeln
(B) [12].
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mit ausgezeichneten mechanischen und chemischen Eigenschaften, die es als idealen
Implantatwerkstoff pradestinieren. So weist PEEK unter anderem eine hohe
physikalische und chemische Bestandigkeit, eine hohe Biokompatibilitat und eine
knochenahnliche Elastizitat auf und kénnte in Zukunft metallene Implantatwerkstoffe
wie zum Beispiel Titan weitgehend verdrangen. Obwohl Titan in der modernen
Implantatmedizin ein geeigneter Implantatwerkstoff ist, der in diversen
Indikationsstellungen in den Korper eingebracht werden kann, so gilt dies doch nicht
in der Gesamtheit. Wesentlicher Nachteil von Titan-Implantaten ist die verglichen mit
Knochen sehr hohe Steifigkeit, welche zur Implantatlockerung fihren kann [13]. Durch
Abrieb von Titanpartikeln kann eine lokale Anreicherung dieser Partikel mit assoziierter
Entzindungsreaktion des umliegenden Gewebes in Knochenresorption und
Implantatversagen resultieren [14]. Bezlglich dieser Eigenschaften ist PEEK dem
Titan Uberlegen. Doch auch nach mittlerweile fast 40-jahriger Forschung zu PEEK
beschrankt sich der kommerzielle klinische Einsatz fast nur auf die Verwendung in
Wirbelsaulen-Cages. Ein Grund daflr ist der bioinerte Charakter des Polymers, der
keine direkte chemische Verbindung zu knéchernem Gewebe erlaubt und somit eine
belastbare Osseointegration erschwert [15].

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit soll die Osseointegration von PEEK-Implantaten
durch eine neuartige bioaktive Beschichtung auf Basis eines Knochenaufbaumaterials
verbessert werden. Dies soll an anhand einer tierexperimentellen Studie mittels
histologischer, histomorphometrischer sowie biomechanischer Versuche untersucht

werden.

1.1 Knochen

Um Implantate erfolgreich und belastbar im Knochen verankern zu kénnen, bedarf es
einer Kenntnis Uber die Prozesse, die wahrend der Einheilung von Implantaten
ablaufen sowie Uber die grundlegenden strukturellen und zellularen Eigenschaften des

Knochens.

Der menschliche Koérper weist Gber 200 Knochen auf [16], wobei die genaue Zahl je
nach betrachtetem Alter und auch interindividuell variieren kann. Dabei erfullt das
Knochengewebe im menschlichen Korper verschiedene Funktionen struktureller und

metabolischer Art. Strukturell stutzt der Knochen den Korper gegen einwirkende

3
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Krafte, bildet ein Hebelsystem fur Muskelaktionen und bietet inneren Organen Schutz.
Metabolisch fungiert Knochengewebe vorrangig als Speicher fur Calcium und
Phosphat [17]. Obwohl Knochen vermeintlich starr und unflexibel erscheint, handelt es
sich um kein statisches Gewebe. Knochen ist vaskularisiert und unterliegt in jedem
Lebensalter einem standigen Umbauprozess, der sowohl ab- als auch aufbauende
Prozesse einschliel3t [18, 19]. Dabei kommt es physiologisch zu Knochenresorption,
Bildung und Mineralisierung extrazellularer Knochengrundsubstanz  sowie

Neovaskularisation.

1.1.1 Knochenaufbau

Knochen besteht aus Knochenzellen sowie der funktionstragenden
Interzellularsubstanz aus Kollagenfasern und anorganischen Bestandteilen. Beim
adulten Menschen liegt der grofdte Teil des Knochens als Lamellenknochen organisiert
vor. Eine Knochenlamelle ist ein kndcherner Hohlzylinder von 5-15 ym Durchmesser,
in dem Kollagenfasern parallel zueinander schraubenartig verlaufen. Je 4-15 Lamellen
um einen Zentralkanal angeordnet bilden als Funktionseinheit des Knochens ein
Osteon. In diesem Zentralkanal, dem Havers'schen Kanal verlaufen Blutgefalle,
Nerven und Bindegewebe. Knochenzellen finden sich an den Lamellengrenzen. Die
hohe Steifigkeit sowie die Biege- und Torsionsfestigkeit des Knochens ergibt sich aus
der Tatsache, dass die Kollagenfasern in den einzelnen Lamellen in unterschiedlichen
Steigungswinkeln verlaufen. Um eine hohe Festigkeit bei geringer Gewichtsbelastung
zu ermoglichen, bildet kompaktes Knochengewebe, die Substantia compacta, meist
nur die Rinde des Knochens. Im Inneren des Knochens, besonders in den
gelenknahen Epiphysen liegt Knochen in Form von Knochenbalkchen, der Substantia
spongiosa vor. Die Knochenbalkchen sind dabei in Richtung der héchsten Druck- und
Zugbelastungen angeordnet. Dadurch wird Material gespart sowie die Stabilitat erhoht.
Zwischen den Knochenbalkchen befindet sich rotes, blutbildendes Knochenmark.
Anhand der dufReren Form differenziert man zwischen langen (z.B. Femur, Humerus),
kurzen (z.B. Handwurzel, Wirbelkdrper) sowie platten Knochen (z.B. Schulterblatt)
[20].
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Zu den wichtigsten Zellen im Knochen zahlen Osteoblasten, Osteozyten und
Osteoklasten, die fur den Auf- und Abbau des Knochens verantwortlich sind.
Osteoblasten gehdren zu den knochenaufbauenden Zellen. Sie haben einen
Durchmesser von ca. 20 ym und differenzieren aus Osteoprogenitorzellen. Zum einen
bilden sie die organische Knochengrundsubstanz [19]. Zum anderen sind sie bei der
anschlieBenden Mineralisierung beteiligt, indem sie alkalische Phosphatase
freisetzen, welche die Grundsubstanz auf die Mineralisierung vorbereitet. Durch
Anlagerung von Calciumionen an Pyrophosphatgruppen des Kollagens entstehen
Nukleationskeime. Von diesen Keimen aus erfolgt die Kristallisation durch Ausfallung
von Calciumphosphat, das sich schlieRlich zu Hydroxylapatit (HA) umwandelt [17].
Vollstandig von mineralisiertem Osteoid eingemauerte Osteoblasten differenzieren zu

Osteozyten [18].

Diese Zellen erfullen regulatorische Aufgaben bei knochenauf- und
knochenabbauenden Vorgangen. Sie sind in die mineralisierte
Knochengrundsubstanz eingebettet und kdnnen eine Lange von 20-60 ym erreichen.
Dabei befindet sich der Zellkérper in kleinen Lakunen, wahrend zahlreiche Fortsatze
Uber so genannte Canaliculi mit Fortsatzen anderer Osteozyten oder Osteoblasten
Uber Gap Junctions in Verbindung stehen [17, 19]. Ernahrt werden Osteozyten durch
Nahrstoffe, die aus Blutgefallen durch die Fortsatze in den Canaliculi in Richtung
Osteozytenhohlen diffundieren [19]. Weiterhin sind sie metabolisch fur den Calcium-

und Phosphat-Stoffwechsel bedeutend.

Als Antagonist zu den Osteoblasten sind Osteoklasten knochenabbauende
Riesenzellen. Sie entstehen durch Fusion von mononukledren Zellen, welche aus
hamatopoetischem Gewebe stammen [18]. Ihr Durchmesser betragt in der Regel rund
100 pym, sie sind polar und beweglich. Der Abbau von Knochen ist noétig fur die
Anpassung an sich verandernde mechanische Belastungen, dem so genannten
Remodeling, wobei er eng mit der Knochenneubildung verbunden ist. Nur so kdnnen
komplexe Skelettformen moduliert werden, Gefallkanale entstehen und das Skelett an
Belastungsanderungen angepasst werden [17, 19]. Weiterhin wird der Abbau von
Knochen bei Frakturheilung, Knochenwachstum und fur die Aufrechterhaltung des
Blut-Calcium-Spiegels bendétigt. Osteoklasten heften sich mit ihrer Zellmembran in
Form eines Burstensaums an den abzubauenden Knochen und bilden

Resorptionslakunen bzw. Howship’sche Lakunen. Dort wird die Knochenmatrix
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demineralisiert und organische Anteile durch Enzyme abgebaut [21]. Durch
Protonenpumpen schaffen Osteoklasten hierbei ein saures Milieu, welches die Losung
der Mineralsalze sowie die Aktivitat lysosomaler Enzyme beglnstigt. Abgebaute
Bestandteile des Knochens werden durch die Osteoklasten aufgenommen, an der den
Resorptionsarealen gegenuiberliegenden Seite in den Extrazellularraum abgegeben
und stehen dort im Rahmen des Remodelings flr neue Knochenbildung zur Verfugung
[19].

Die extrazellulare Knochenmatrix besteht zu 65 % aus nichtorganischen und zu 35 %
aus organischen Anteilen. Zu den organischen Teilen zahlen vor allem Kollagen
Typ | sowie nicht-kollagene Proteine wie Glykosaminoglykanen und Glykoproteinen
wie Osteocalcin, Osteonektin und Osteopontin [19]. Die anorganischen Anteile setzen
sich Uberwiegend aus Calcium und Phosphat in Form von Hydroxylapatit zusammen.
Kollagen Typ | bildet die Lamellen im Lamellenknochen und verleint dem Knochen
seine Zugfestigkeit. Durch die Einlagerung von HA an die Kollagen-Fasern erhalt der

Knochen seine Kompressionsfestigkeit.

1.1.2 Knochenumbau und Implantateinheilung

Die Implantateinheilung stellt die stabile Verankerung eines Implantats im
Knochenlager dar und wird als Osseointegration bezeichnet. Dem zugrunde liegt die
Bildung eines direkten Kontakts zwischen Knochen und Implantat, der auch unter
funktioneller Belastung bestehen bleibt [22, 23]. Durch das Einbringen eines
Implantats kommt es zunachst zu einer Hamatombildung. Durch die Verletzung und
Kontinuitatsunterbrechung des Knochens infiltrieren Granulozyten, Monozyten und
Mastzellen, es kommt somit zur lokalen Inflammation. Neben entzindungsférdernden
Zellen enthalt das Hamatom zusatzlich pluripotente Stammzellen [18]. Der
Einheilungsprozess erfolgt anschlieBend in drei Phasen. Die erste Phase, die
Osteokonduktion ist definiert als der Prozess des Einwachsens von Kapillaren und
perivaskularem Gewebe aus dem Knochenlager in die dreidimensionale Struktur
porbéser Implantate. Die pluripotenten  Stammzellen  differenzieren  zu
Osteoprogenitorzellen aus [23]. Das Adharieren und Einwachsen von Zellen wird

durch die Oberflachen- und Materialeigenschaften des Implantats beeinflusst [18].
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Abbildung 3: Prinzip der Distanz- und Kontaktosteogenese [18].

Hierdurch wird die Ausheilung des durch die Implantation entstandenen Defekts mit
Hilfe kndchernen Gewebes eingeleitet. In der zweiten Phase, der de - novo -
Osteogenese kommt es zur Bildung einer mineralisierten Knochenmatrix auf der
Oberflache des Implantats. Hierbei bestimmt unter anderem die
Oberflachentopographie des Implantats, ob eine stabile Verbindung zwischen
Knochen und Implantat gebildet werden kann [24]. Wahrend des Knochenumbaus -
der dritten Phase — wird der zunachst gebildete Geflechtknochen nach einigen
Wochen zu Lamellenknochen umgebaut. Diese Form der Osteogenese nennt sich
Kontaktosteogenese, Osteoprogenitorzellen migrieren aus dem Hamatom zum
Implantat, differenzieren zu Osteoblasten und bilden dort Knochen, der vom Implantat

aus in Richtung des alten Knochenlager wachst [18].

Dagegen wird bei der Distanzosteogenese der Knochen direkt am alten Knochenlager
gebildet, um von dort aus in Richtung des Implantats zu wachsen (Abb. 3, links). Die
osteogenen Zellen stammen hierbei aus dem alten Knochen. In vivo finden beide

Formen der Osteogenese parallel statt [25].

Ob die Osteogenese nach Einbringung eines Implantats angeregt wird und eine stabile
Osseointegration stattfindet, hangt unter anderem von den osteoinduktiven
Eigenschaften des verwendeten Implantats ab. Osteoinduktion bezeichnet einen
aktiven Prozess, der sowohl bei Frakturheilung als auch nach Einbringung eines

Implantats zu finden ist. Es handelt sich um die Eigenschaft eines Materials oder

7
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Gewebes, Osteogenese anzuregen. Hierbei werden undifferenzierte Zellen angelockt,
die zu Praosteoblasten differenzieren, um anschlieRend Knochen zu bilden [18, 26].
Somit wird durch Osteoinduktion vor allem die Kontaktosteogenese angeregt. Dieser
Mechanismus ist verantwortlich fur den groRten Teil neu gebildeten Knochens. In
Untersuchungen konnte gezeigt werden, dass bereits vor Ort befindliche Osteoblasten
alleine nicht in der Lage sind, ausreichend Knochen =zur Heilung einer
Femurschaftfraktur zu bilden [27]. Im Vergleich zur Osseointegration und
Osteokonduktion kann das Phanomen der Osteoinduktion nicht nur periimplantar
beobachtet werden, sondern auch in ektopen Geweben, beispielsweise auch in
subkutanem Gewebe [23].

Die Oberflache eines in den Knochen eingebrachten Implantats wirkt als Fremdkorper
und beeinflusst die oben beschriebenen Mechanismen und somit auch die
Osseointegration des Implantats. Hier spielen sowohl der Werkstoff, die Topographie,
Oberflachenladungen, aber auch die chemische Zusammensetzung eine Rolle. Die
Wahl des Implantatwerkstoffes sowie Modifikationen der Oberflache sind demnach
wichtige Faktoren, die Uber Erfolg oder Misserfolg einer Implantation entscheiden

konnen.

1.2 PEEK

1.2.1 Struktur und Eigenschaften

Polyetheretherketon ist ein teilkristalliner Thermoplast aus der Gruppe der Polyaryle,
der zum ersten Mal 1978 von englischen Forschern synthetisiert wurde [28]. Es besteht
aus aromatischen Kohlenstoffketten, verbunden durch Ketone und Ethergruppen
(Abb. 4). Dabei besteht ein PEEK-Molekul aus einer linearen Kette von 100
Monomeren mit einem mittleren Molekulargewicht von 80.000 - 120.000 g/mol. Durch
die Faltung einzelner Molekulketten entstehen Lamellenkristalle und grofliere
Spharolithe, welche sich mit amorphen Bereichen abwechseln. Hierbei hangen sowohl
Grolde als auch Dichte der Kristalle von den Prozessbedingungen ab. Die Kristallinitat

liegt in medizinischen Implantaten bei 30-35% [29].
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Abbildung 4: Chemische Struktur von PEEK [29].

Vor allem in der Orthopadie und Traumatologie wird PEEK aufgrund au3ergewohnlich
guter Eigenschaften spatestens seit den 1990er Jahren als potentieller Ersatz fur
metallische Implantatwerkstoffe (z.B. Titan) diskutiert [15]. Mechanisch zeichnet es
sich durch eine Zug- und Biegefestigkeit vergleichbar zu humanem Knochen aus [30].
Einer der entscheidenden Vorteile gegenuber Titan ist in dieser Hinsicht die
Verhinderung des so genannten Stress Shieldings. Es tritt auf, wenn Werkstoffe mit
unterschiedlicher Steifigkeit miteinander verbunden werden (so z.B. bei Titan und
menschlichem Knochen). Nach dem Wolff'schen Gesetz passt sich Knochen in seiner
Form und Struktur den gegebenen lokalen Bedingungen an. Unter physischer
Belastung nimmt die Knochenmasse zu, bei fehlender Belastung wird der Knochen
resorbiert [31]. Titan weist mit einem Wert von 110 GPa ein deutlich hdheres
Elastizitatsmodul auf als menschlicher Knochen mit 10-30 GPa [32—34]. Daraus folgt,
dass ein kndchern fixiertes Titanimplantat einwirkende Krafte aufnimmt und das
periimplantare Knochenlager entlastet. Gemal des Wolff'schen Gesetzes nimmt die
funktional entlastete Knochenmasse ab, wodurch mdglicherweise Implantatversagen
durch Lockerung entstehen kann [35, 36]. Unbehandeltes PEEK hingegen hat ein
Elastizitdatsmodul von 3-4 GPa [37], welches durch die Herstellung von PEEK-
Kompositen wie etwa kohlenstoffverstarktem PEEK (CFR-PEEK) an das von

menschlichem Knochen beliebig angepasst werden kann.

Die Eignung als Implantatwerkstoff setzt eine entsprechende Biokompatibilitat voraus.
Diverse Studien belegten, dass PEEK sowohl in vitro [38—40] als auch in vivo [41, 42]

biokompatibel, dabei nicht zytotoxisch und kaum immunogen ist.

Ein weiterer Vorteil gegenuber metallischen Implantaten ist die Rontgentransparenz
des Polymers. Metallische Implantate verursachen durch Strahlenundurchlassigkeit
Streuartefakte und erschweren somit eine postoperative Réntgenkontrolle bzgl. des
korrekten Implantatsitzes [43, 44]. PEEK hingegen ist strahlendurchlassig [37] und
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Abbildung 5: uCT fusionierter Wirbelkérper mit PEEK-Implantat und Metallstiften zur eindeutigen
Lokalisation der Implantate [33].

erlaubt beispielsweise in der Wirbelsdulenchirurgie eine Kontrolle der kndchernen
Fusion der Wirbelkdrper im Behandlungsverlauf. Um trotz Strahlentransparenz eine
eindeutige Lokalisierung der Implantate zu ermoglichen kénnen kleine Metallstifte in
die PEEK-Implantate verbaut werden (Abb. 5). Die Strahlendurchlassigkeit bietet
weiterhin einen Vorteil in der Behandlung onkologischer Patienten mit pathologischen
Frakturen durch Knochentumore [45]. Kommt es nach Versorgung einer solchen
Fraktur zu einem Tumorrezidiv in diesem Bereich bedarf es gegebenenfalls einer
Bestrahlung, deren Erfolg von der prazisen Strahlenapplikation abhangt. Dies ist nur

dann sicher moglich, wenn eingesetztes Fremdmaterial strahlendurchlassig ist.

Durch die aromatische Struktur ist PEEK bestandig gegentiber Gammastrahlung. Bei
der Bestrahlung mit Dosen von bis zu 600 kGy entstehen zwar Makroradikale, welche
allerdings innerhalb von 20 Minuten rekombinieren [46]. Zu Zersetzung und
Quervernetzungen kommt es erst ab Dosen von 10 MGy, sodass eine in der Medizin
Ubliche Sterilisation von Medizinprodukten bei 25-40 kGy ohne Bedenken durchfiuhrbar
ist [47].

Neben den erwahnten Vorteilen weist das Polymer eine Eigenschaft auf, die eine
stabile Osseointegration erschwert und somit den Hauptgrund fir den bis dato
limitierten Einsatz als Implantatwerkstoff darstellt. Die Oberflache von PEEK verhalt
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sich bioinert [15]. Das bedeutet, dass es keine direkte Verbindung zu biologischem
Gewebe zulasst und somit eine stabile ossare Integration erschwert. Durch eine
hydrophobe Oberflache und eine geringe Oberflachenenergie resultiert eine limitierte
Adhasion von Proteinen wie Fibronektin und Zellen [48]. Hydrophile Oberflachen und
solche mit einer hohen Oberflachenenergie gelten dagegen als forderlich flr
Zelladhasion [49]. AuRerdem kdnnten Matrixproteine wie Albumin, die die Zelladhasion
nicht unterstitzen deutlich besser durch die hydrophobe Oberflache adsorbiert werden
[50].

Durch die limitierte Protein- und Zelladhasion werden nicht ausreichend direkte
Knochen-Implantat-Kontakte gebildet. Ohne direkte Verankerung im Knochen kommt
es zu Bewegungen des Implantats und in der Folge wird eine fibrotische Kapsel um
das Implantat gebildet [51, 52]. Daher kann durch die bioinerten
Oberflacheneigenschaften eine gestérte Osseointegration mit Implantatversagen

resultieren.

1.2.2 Einsatz in der Medizin

Seit Ende der 1990er Jahre werden Wirbelsaulen-Cages aus PEEK verwendet, um bei
degenerativen Bandscheibenerkrankungen eine kndécherne Wirbelkdrperfusion
herbeizufuhren. Der erste PEEK-Cage, der 2001 erstmalig von der FDA zugelassen
worden war, ist der Brantigan Cage aus CFR-PEEK. Es folgten weitere Cages aus
PEEK, die in diversen Studien gute klinische Ergebnisse erzielten [53-59]. Chou et al.
(2006) beobachteten bei PEEK-Cages hohere Fusionsraten der Wirbelkdrper als bei
Titan-Cages [60]. Im Jahr 2017 bestanden 68% der in den USA verbauten
Wirbelsaulen-Cages aus PEEK oder PEEK-Kompositen (Abb. 6) [12].
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Material of interbody fusion devices: 2015-17
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Abbildung 6: Verwendete Materialien in WS-Cages in den USA, 2015-2017 [12].

Auch in der Orthopadie gibt es potentielle Einsatzgebiete fir PEEK, vor allem im Feld
der Huftendoprothesen. Trotz guter klinischer Ergebnisse von Implantaten aus Titan
birgt das Stress-Shielding vor allem bei der Behandlung junger, sportlich aktiver
Patienten ein Risiko flr Prothesenversagen. Ein durch Stress-Shielding induzierter
Knochenabbau kann einen spateren Prothesenwechsel erschweren und unter
Umstanden eine suffiziente Verankerung der neuen Prothese behindern. Daher wird
seit Jahrzehnten am isoelastischen Huftstiel gearbeitet. Durch einen Huftstiel, der eine
ahnliche Steifigkeit wie der periimplantare Knochen aufweist, soll der Knochen
vermehrt belastet werden und somit der Stress-Shielding-induzierte Knochenabbau
reduziert bzw. verhindert werden. Der Epoch-Huftstiel (Zimmer Biomet, Warsaw,
Indiana, USA), ein Makrokomposit aus einem Kern aus einer Kobalt-Chrom-Legierung,
einer Zwischenschicht aus Polyetherketonetherketonketon (PEKEKK) und einer
Beschichtung aus Titan, zeigte in diversen Studien Uber Zeitrdume von bis zu sieben
Jahren gute histologische, radiologische und vor allem klinische Ergebnisse [61-63].
Vor allem in den kurzeren Beobachtungszeitrdumen wurde eine Reduktion des Stress
Shieldings festgestellt. Wie auch beim Brantigan Cage scheiterte die erfolgreiche

Kommerzialisierung an Problemen mit Zulieferern des Polymers [64].
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Im Bereich der Traumatologie konnten in den vergangenen Jahren erste
erfolgversprechende Ergebnisse fur die Versorgung von Frakturen des proximalen
Humerus [65—-67], des lateralen Malleolus [68, 69], des Femur [70] und des distalen
Radius [71, 72] mit PEEK-Devices vorgelegt werden.

Auch in der kraniofazialen Chirurgie hat das Polymer Einzug gefunden. In
verschiedenen Studien zeigten sich bei Kranioplastiken ein gutes klinisches Outcome
fur PEEK-Implantate [73-77]. Gegenuber anderen Implantaten zeigten sie sich
bezlglich des Auftretens von  Komplikationen, Infektionen und der

Patientenzufriedenheit Uberlegen [78].

1.2.3 Modifikationen zur Verbesserung der Osseointegration

Trotz der genannten Eigenschaften ist die kommerzielle Verwendung von PEEK bisher
beschrankt. Hauptgrund dafir ist das genannte bioinerte Verhalten des Polymers.
Verschiedene Madoglichkeiten der Oberflachenmodifikation sollen dennoch eine
belastungsstabile Osseointegration ermoglichen. Hierzu werden physikalische und
chemische Modifikationen genutzt, aber auch Komposite und Beschichtungen zeigen

erfolgversprechende Ergebnisse.

Wie in Abschnitt 1.2.1 beschrieben weist PEEK durch die geringe Oberflachenenergie
eine geringe Benetzbarkeit auf. Dies reduziert die Proteinadsorption und Zelladhasion
[50, 52, 79]. Bei physikalischer Behandlung kann die Oberflache durch Plasmen
modifiziert werden. Je nach Prozessgas entstehen in dem gasformigen Gemisch
neben Elektronen, lonen, neutralen Teilchen und Moleklilen auch Radikale oder
funktionelle Gruppen. Durch Wechselwirkung dieser Spezies mit der PEEK-Oberflache
entstehen offene Bindungen, welche auch mit chemischen funktionellen Gruppen
quervernetzen kdnnen. Dies wirkt sich unter anderem gunstig auf die Zelladhasion aus
[80]. Durch die geringe Eindringtiefe einer Plasmabehandlung bleiben die

hervorragenden mechanischen Eigenschaften des Festkorpers erhalten.

Fir eine chemische Behandlung bedient man sich meist nasschemischer Verfahren.
Entstehende funktionelle Gruppen wie PEEK-OH, PEEK-NH: oder PEEK-NCO

ermoglichen beispielsweise eine chemische Bindung mit Hydroxylapatit. Verglichen
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mit unbehandeltem PEEK zeigten Noiset et al. (1999) eine verbesserte kovalente
Bindung von Fibronektin am chemisch behandelten PEEK [81]. Carboxyliertes PEEK
sowie aminiertes PEEK forderten Wachstum und Zelladhasion von CaCoz2-Zellen aus

einem menschlichen Adenokarzinom des Kolons [82].

Ein weiterer Ansatz, die Bioaktivitat von PEEK zu erhohen ist die Herstellung von
Kompositen. Unter Kompositen bzw. Verbundwerkstoffen versteht man Werkstoffe, die
aus mindestens zwei Materialien bestehen und deren Eigenschaften verbinden. So
kann in einer festen und biokompatiblen PEEK-Matrix ein bioaktiver Werkstoff
eingebettet sein. Wie auch bei der Beschichtung von PEEK werden hier vor allem
bioaktive Calciumphosphate wie z.B. HA verwendet. Nach diesem Konzept stellten
bereits in den 1980er Jahren Bonfield et al. (1981) einen Kompositen aus Polyethylen
und HA, das so genannte HA-reinforced high-density polyethylene (HDPE) her,
welches auch klinisch erfolgreich eingesetzt wurde [83, 84]. Die Erkenntnisse dieser
Forschungen konnten auf das Gebiet der Polyaryletherketone Gbertragen werden, und

HA-verstarktes PEEK findet nach erfolgreichen Studien erste klinische Einsatze [85].

Die Herstellung poroser PEEK-Implantate stellt einen weiteren Versuch dar, die
Osteokonduktivitat von PEEK zu steigern. Eine porése Matrix verbessert zwar nicht
die chemische Bindung des Knochens am PEEK, doch ein Einwachsen des Knochens
in die Porenstruktur kann zu einer besseren mechanischen Verankerung fuhren. In
einem Schaf-Modell konnte gezeigt werden, dass die Porositat keinen Nachteil in der
Biokompatibilitat darstellt. Hohere BIC-Werte sowie gesteigerte mechanische
Festigkeit lassen auf eine erhdohte Osteokonduktivitat schlieRen [86]. Im Jahr 2017
wurde COHERE, ein Wirbelsaulen-Cage der Firma NuVasive (Atlanta, GA, USA)
durch die FDA flr den Einsatz in der zervikalen Wirbelsdulen-Chirurgie zugelassen
[87]. Dieser Cage zeichnet sich durch poroses PEEK an Ober- sowie Unterseite aus .
So berichteten Torstrick et. al (2017) von Uber 100 Wirbelkdrperfusionen mit COHERE
Cages ohne Implantat-bedingte Komplikation [88].

Eine weitere etablierte Methode, die Biokompatibilitat von PEEK zu steigern, ist die
Oberflachenbeschichtung mit osteokonduktiven Materialien [33]. Dadurch soll der
direkte Knochen-Implantat-Kontakt geférdert werden, indem eine raue Oberflache mit
osteokonduktiven Eigenschaften erzeugt wird. Somit soll eine fibrése Einhlllung des
Implantats verhindert werden [89]. Es gibt viele verschiedene Techniken zur

Oberflachenbeschichtung, die jeweils verschiedene Vor- und Nachteile mit sich
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bringen. Essentiell ist hierbei, dass die Beschichtung fest mit dem Implantat verbunden
ist. Ein Ablosen der Beschichtung wurde erneut die bioinerte Oberflache des PEEK
freilegen, was zu einer fibrosen Einhullung fuhren konnte. AuRerdem konnte ein
Ablésen Gewebeentziindungen und Knochenresorption einhergehend mit der Bildung

von Riesenzellen zur Folge haben [90, 91].

Die verschiedenen Beschichtungsmethoden umfassen thermische oder
nichtthermische Verfahren. Bei thermischen Verfahren wird das
Beschichtungsmaterial entweder aufgeschmolzen oder per Jet auf das Implantat
aufgetragen. Zu den nichtthermischen Verfahren zahlen Tauch- sowie

Spruhbeschichten.

In bisherigen Ansatzen wurden unter anderem Titandioxid, Calciumphosphat,
Strontium oder diamantartiger Kohlenstoff als Beschichtungsmaterial verwendet. Das
am haufigsten genutzte Biomaterial ist Hydroxylapatit, das groRe Ahnlichkeit zum
humanen anorganischen Knochenapatit aufweist [44]. In vivo Studien belegten die
Biokompatibilitat sowie den osteokonduktiven Charakter von HA [92, 93]. Ein gangiges
Verfahren ist das Plasmasprihen von HA, wobei ein Plasmajet dem Aufschmelzen
und Auftragen des HA-Pulvers dient [94]. In zahlreichen Studien wurde allerdings eine
schlechte Haftfestigkeit dieser Beschichtung nachgewiesen, die zu einer Separation
von Implantat und Beschichtungsmaterial fihrte [90, 91, 95]. Lee et al. (2013,
2017)berichten von einer erfolgreichen HA-Beschichtung, welche Uber ein Cold-Spray-
Verfahren aufgetragen wurde und in in vivo Untersuchungen im Minipig-Modell
signifikant hohere Werte fur den Bone-to-Implant-Contact (BIC) als eine

Kontrollgruppe mit nicht beschichteten Implantaten erzielten [52, 79].

1.3 NanoBone®-Technologie

Grundlage fur das in dieser Arbeit verwendete Beschichtungsmaterial ist die fur
Knochenaufbaumaterialien genutzte NanoBone®-Technologie (NB). Es besteht aus
einer schwach vernetzten und hochpordsen Silicagelmatrix, in die synthetisches,
nanokristallines Hydroxylapatit eingebettet ist [96]. Dieses synthetische HA ist
morphologisch identisch zu biologischem HA [97]. Fur verschiedene Anwendungen im

Bereich der Dentalmedizin und Orthopadie existieren mehrere Produktvarianten in
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Form von Granulat, Pasten oder als formstabiler Block. Die Wirkung des Biomaterials
beruht unter anderem auf einem frihen Austausch dieser Silica-Matrix durch eine
autologe, organische Matrix unter Erhalt der Struktur [98, 99]. Dieser sogenannte
Matrixwechsel beginnt nach dem Erstkontakt mit Blutbestandteilen. In einer Tierstudie
am Minipig-Modell zeigten Go6tz et al. (2008) den abgeschlossenen Matrixwechsel
nach 5 Wochen. Die organische Matrix bestand vor allem aus Kollagenfasern sowie
den am Knochenaufbau beteiligten Proteinen Osteopontin, Osteocalcin sowie BMP-2
[100]. Im Zuge des Remodelling-Prozesses wird NB durch Osteoklasten resorbiert,
parallel wird neuer Knochen durch Osteoblasten gebildet. Je nach DefektgroRe kann
der Matrixwechsel auch deutlich schneller ablaufen. In einer weiteren Studie zeigten
Xu et al. (2009) den Austausch der SiO2-Matrix je nach Defektgrofle in einem
Rattenmodell innerhalb weniger Tage [101]. Die durch die Matrixwechsel entstehende
korpereigene Matrix besteht aus Kollagen, Glykoproteinen sowie knochenspezifischen
Proteinen [99, 100]. Es wird vermutet, dass diese Proteine die Migration sowie
Differenzierung von Osteoprogenitorzellen férdern. In in vivo Versuchen an Mausen
zeigten Abshagen et al. (2008), dass NB eine gute Biokompatibilitat aufweist, keine
Entziindungsantwort im Gewebe verursacht sowie in der Lage ist, Angiogenese zu

induzieren [102].

Adam (2013) entwickelte ein Beschichtungsverfahren, um die Effekte von NB auf
Oberflachen von Implantaten zu Ubertragen [103]. Um die Wirkung der Beschichtung
zu testen, erfolgte in einer experimentellen Studie an Kaninchen der Vergleich
zwischen nicht beschichteten Titanimplantaten und solchen, die mit einer NB-
Beschichtung versehen waren. Die beschichteten Implantate zeigten in allen
Zeitrdaumen signifikant erhohte BIC-Werte, sodass von einer schnelleren und
verbesserten Osseointegration durch eine NB-Beschichtung ausgegangen werden

kann.

Keuer (2014) konnte durch eine Beschichtung mit NB die Osseointegration von PEEK-
Implantaten verbessern [33]. Dabei erfolgte die Beschichtung der Modellimplantate in
einem gekoppelten Pulverbeschichtungsverfahren. Durch Erhitzung des Polymers
Uber dessen Schmelzpunkt wurden Granulatkdérner in die PEEK-Oberflache
eingeschmolzen. Daraus ergab sich ein Interface zwischen Polymer und
Knochenaufbaumaterial, das den vollstdndigen Matrixwechsel der Beschichtung und

die damit verbundene Freilegung der bioinerten Oberflache verhindern sollte. Der
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biologische Effekt der Beschichtung wurde dabei in einem Kaninchenmodell getestet,
in dem sich eine verbesserte Zelladhasion auf der Oberflache und somit erhdhte
Anbindung des Knochens an die beschichteten Implantate zeigte. Sowohl die
Formgebung und Herstellung der Implantate als auch der Beschichtungsprozess der
Implantate flhrten in der Summe zu einigen Mangeln der Beschichtung, die die
Reproduzierbarkeit der Ergebnisse einschrankte und somit Forschung fur optimierte

Beschichtungsparameter erforderlich machte.

1.4 Zielsetzung und Fragestellungen der Arbeit

Auf Basis der Vorarbeiten von Adam (2013) und Keuer (2014) soll in der vorliegenden
Arbeit die Osseointegration von Silica-Hydroxylapatit-beschichteten PEEK-
Implantaten getestet werden. Die Besonderheit der untersuchten Implantate liegt dabei
in der Herstellung eines Interfaces zwischen Polymer und Beschichtungsmaterial,
welches durch Aufschmelzen der Implantatoberflache im Anschluss an den
Beschichtungsprozess realisiert wurde. Das aufgeschmolzene PEEK infiltriert das
Beschichtungsmaterial und flllt dessen offenporige Struktur. So entsteht eine diinne
Kompositschicht zwischen Polymer und Beschichtungsmaterial, die beide
formschlussig verbindet. Das Interface soll auf diese Weise den kompletten Umbau
des Knochenersatzmaterials im Bereich des Interfaces verhindern und eine Freilegung
der reinen PEEK-Oberflache verhindern. Statt der bioinerten Oberflache, die eine
stabile Implantateinheilung verhindert, soll die chemische und strukturelle Modifikation
durch das Interface eine langfristig stabile Verankerung ermoglichen. Hierdurch soll
die Osteokonduktivitat des Implantats gesteigert und somit die Interaktion zwischen
Zellen und Implantatoberflache verbessert werden, wodurch eine zeitnahe und
belastbare Osseointegration stattfinden soll. Die Herstellung des Interfaces hat
weiterhin den Hintergrund, dass die bereits etablierte Beschichtung von NB ohne
Interface nicht ausreichend auf der PEEK-Oberflache adhariert, um den
Implantationsvorgang unbeschadet zu Uberstehen [104]. Die durch das Interface
entstehende formschlissige Verbindung zwischen Beschichtungsmaterial und
Implantat soll hier eine ausreichende Haftung ermdglichen. Die Uber dem Interface
verbleibende Schicht aus Knochenersatzmaterial soll im zeitlichen Verlauf degradiert

werden und dabei das Bone-Remodelling und somit die Osseointegration
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unterstiitzen. Zur Uberpriifung der biologischen Wirkung der beschriebenen NB-
Beschichtung wird eine tierexperimentelle Studie durchgefuhrt, in der qualitative und
quantitative histologische Parameter sowie biomechanische Versuche ausgewertet

werden.
Aus dieser Zielsetzung heraus ergeben sich folgende Leitfragen fur diese Arbeit:

1. Wie wirkt sich die Kombination aus nanoporésem Interface und
Knochenaufbaumaterial in der Beschichtung auf die postoperative Heilung sowie die

Bildung einer suffizienten Knochen-Implantat-Verbindung von PEEK-Implantaten aus?

2. Kann die beschriebene Beschichtung die bioinerten Eigenschaften von PEEK
kompensieren, und eine belastungsstabile Osseointegration erzeugen? Ist die
biologische Wirkung der Oberflachenmodifikation im Sinne des Interface nachhaltig

und dauerhaft?
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2. Material und Methoden

2.1 Herstellung der Implantate und Beschichtung

Das Design der in dieser Arbeit verwendeten Implantate wurde an die Form von
Dentalimplantaten und die Voruntersuchungen von Keuer und Adam angelehnt [33,
103]. Dabei ist das in Abb. 7 skizzierte Design in Form eines Kegelstumpfes darauf
ausgelegt, einen praktikablen Beschichtungsprozess mit gleichmafiger Beschichtung
zu ermoglichen sowie den Anforderungen der durchgefiihrten biomechanischen
Auszugsversuchen gerecht zu werden [105]. Die Implantate wurden mit einem
Innengewinde versehen. Dieses diente der allgemeinen Arretierung des Implantats
wahrend der Herstellung sowie der tierexperimentellen Studie und der

biomechanischen Versuche.

@ 3,170 mm
—_—

@ 2,90 mm

Abbildung 7: Skizze der verwendeten Implantate [105].
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Das fiir die Implantate verwendete PEEK (VESTAKEEP® i4, Evonik Degussa GmbH,
Marl, Deutschland) wurde laut Hersteller speziell fur dauerhaft implantierbare
Medizinprodukte entwickelt und erflllt die ASTM F2026 [106]. Die Biokompatibilitat
wurde anhand der ISO 10993-1-Empfehlungen flir dauerhaften Gewebe/Knochen-
Kontakt getestet [106].

Aus diesem Material wurden die Implantate durch Zerspanung hergestellt und
anschlieBend manuell in heiflem, basischem Wasser gereinigt sowie mehrmals mit
entionisiertem Wasser und Ethanol gespult. Frankenberger (AG Nanomaterialien,
Institut fur Physik, Universitat Rostock) untersuchte die Topographie und chemische
Zusammensetzung der Implantatoberflache mittels Rasterelektronenmikroskopie.
Dabei konnte nachgewiesen werden, dass durch den Herstellungsprozess eine glatte
Oberflache entstanden war, welche keine Kontamination durch Abrieb der Werkzeuge
enthielt [105].

Die Herstellung der Beschichtung erfolgte angelehnt an Vorarbeiten von Adam et al.
[98] und Frankenberger [104]. Die Beschichtungsdispersion basiert auf der
NanoBone®-Technologie und besteht aus einem SiO2-Sol, nanokristallinem HA, sowie
Ethanol (HA/SiO2 = 61/39).

Der Beschichtungsprozess erfolgte durch die AG Nanomaterialien des Physikalischen
Instituts, Universitat Rostock via Spin-Spray-Coating, wobei das Implantat durch den
Sprihnebel einer Zweistoffdise entlang der Implantat-Langsachse rotierte, wahrend
die Beschichtungsdispersion auf das Implantat gespriht wurde. Die
Rotationsgeschwindigkeit wahrend des Beschichtungsvorgangs lag bei U = 300 min-’
bei einer Beschichtungszeit ts = 0,5 s. Adam konnte in Vorversuchen zeigen, dass sich
bei langeren Beschichtungszeiten durch die hohere Schichtdicke Trocknungsrisse
bilden kdnnen, welche durch die gewahlte Beschichtungszeit vermieden werden sollen
[103]. Olfreie und trockene Druckluft eines Dentalkompressors wurde wahrend des
Trocknungsprozesses genutzt, um das Ethanol schneller zu verdampfen. Wahrend
des Trocknungsprozesses verdunstet das Ethanol, sodass die SiO2-Primarteilchen in
der noch flissigen Beschichtungsdispersion vernetzen und eine nanopordse SiO2-
Matrix bilden, in die die HA-Kristalle eingebettet sind. Beschichtungs- und
Trocknungsprozess wurden mehrmals hintereinander durchgefihrt (lterationen n=6),
um die gewunschte Schichtdicke des Beschichtungsmaterials herzustellen und

gleichzeitig Trocknungsrisse zu vermeiden. Das gewahlte Verfahren mit mehreren
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Durchgangen und dadurch mehreren dinnen Schichten Ubereinander gewahrleistet
eine gleichmalige Verteilung des Beschichtungsmaterials. Jede Lage der
Beschichtung kann dabei mdgliche Unebenheiten der darunterliegenden Schicht

ausgleichen und somit eine vollstandig geschlossene Beschichtung gewahrleisten.

Im Anschluss an den Beschichtungsprozess flihrte Frankenberger [105] an 120
Positionen Messungen der Schichtdicke durch und zeigte dabei, dass die

Beschichtung homogen ist und eine mittlere Dicke von 4,3 + 0,8 ym aufwies.

Nach dem Beschichtungsvorgang erfolgte die Erzeugung des Interfaces, das die
Freilegung der PEEK-Oberflache wahrend der Einheilung verhindern und damit
elementar fur die Wirkweise der Beschichtung sein soll. Hierflir wurde die Oberflache
des Implantats per HeiBluftstrom Uber den Schmelzpunkt des Polymers erhitzt.
Angelehnt an die vom Hersteller angegebene optimale Verarbeitungstemperatur
wurde eine Heillufttemperatur von etwa 400°C verwendet [105]. Das
aufgeschmolzene PEEK drang mit den nun viskosen Flieeigenschaften in die porose
Struktur der Beschichtung ein, erstarrte, nahm so die Porenstruktur des
Beschichtungsmaterials an und bildete ein Interface zwischen Polymer und
Beschichtung. In Aufnahmen am Rasterelektronenmikroskop konnte gezeigt werden,
dass das Polymer dabei nicht die gesamte Beschichtung durchdrungen hatte. Somit
kann die auf dem Interface verbliebene Schicht aus reinem Beschichtungsmaterial wie
nach dem ursprunglichen Mechanismus vorgesehen als Knochenersatzmaterial
wirken. Dieses Ergebnis bestatigte er mit einer Elementaranalyse am Querschnitt
eines beschichteten Implantats, in der er drei Schichten nachweisen konnte: An der
Oberflache eine Schicht reinen Beschichtungsmaterials, im Inneren des Implantats
reines PEEK und dazwischen mit kontinuierlichem Ubergang zwischen den beiden

Materialien das Interface mit einer Dicke von 2,0 £ 0,4 um [105].

Die fertigen Implantate wurden in einem Vakuumheizschrank in Glasvials 24 Stunden

bei 140 °C sterilisiert und anschlieRend keimdicht verschlossen.

2.2 Versuchstiere, Operation und Aufarbeitung der Proben

Die tierexperimentelle Studie zur Untersuchung des biologischen Effektes der

Implantat-Beschichtung (Tierversuchsantrag: LALLF M-V/TSD/7221.3-1-040/18)
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erfolgte an 36 mannlichen Wistar-Ratten. Die Tiere wurden wahrend des Versuchs in
der Zentralen Tierversuchshaltung (Rudolf-Zenker-Institut fur Experimentelle
Chirurgie, Universitatsmedizin Rostock, Rostock) in einem 12 / 12 Stunden Hell-
Dunkel-Zyklus in Typ llI-K&figen gehalten. Zum Zeitpunkt der Operation betrug das
Kdérpergewicht der 6-12 Monate alten Ratten im Mittel 578,4 g £ 55,6 g. Die Halfte der
Tiere diente der histologischen und histomorphometrischen Untersuchungen, an den
anderen 18 Tieren wurden biomechanische Auszugsversuche durchgefihrt (in
Kooperation mit der AG Nanomaterialien des Physikalisches Institut, Universitat
Rostock, Rostock).

Fur beide Teilaspekte des Tierversuchs wurden die Tiere in drei gleich groRe Gruppen
(jeweils n = 6) aufgeteilt, die sich voneinander durch den Zeitpunkt der Opferung (d =
14, 28 bzw. 56 Tage) und somit in der Dauer der Beobachtungszeit unterschieden.
Bezogen auf den schnelleren Stoffwechsel sowie die kirzere Lebensspanne der
Ratten entsprechen die untersuchten Zeitraume auf den Menschen Ubertragen etwa
einem Zeitraum von ca. 1,35 Jahren, 2,7 Jahren bzw. 5,4 Jahren [107, 108] . Jedes
Tier wurde beidseitig operiert und erhielt einem Split-Side-Modell entsprechend je ein
beschichtetes und ein nicht beschichtetes Implantat. Die Auswahl, welches Implantat
in welchem Femur implantiert wurde, wurde im Vorfeld der Versuche per

Randomisierung (computergestutzt erstellte Liste) festgelegt.

Die chirurgischen Eingriffe wurden unter aseptischen Bedingungen durchgefihrt.
Praoperativ wurden die Ratten zunachst gewogen und dann mit 0,8 I/min Sauerstoff
und 2,5% lIsofluran (Forane®, AbbVie Inc., North Chicago, lllinois, USA) in einem
eigens daflr vorgesehenen luftdichten Behalter narkotisiert. Zur Aufrechterhaltung der
Sedierung wahrend der Operation erfolgte die Gabe eines Gasgemisches von 0,8 I/min

Sauerstoff und 2% Isofluran per Inhalator.

Um eine Auskuhlung der Tiere wahrend der Operation zu verhindern, wurden die Tiere
auf einer Warmeplatte auf dem Rucken liegend gelagert. Zum Schutz der Augen wurde
Corneregel® Augengel (Bausch & Lomb, Dr. Gerhard Mann chem.-pharm. Fabrik
GmbH, Berlin, Deutschland) aufgetragen. Analgesiert wurde durch subkutane Injektion
von 0,2 ml eines Carprofen/Natriumchlorid-Gemisches (Rimadyl®, Zoetis, Berlin,
Deutschland). Die narkotisierten und analgesierten Ratten wurden direkt praoperativ
im Operationsgebiet rasiert. Nach Desinfektion des Operationsgebietes mit Povidon-

lod (Betaisodonna, ACA Miller/ADAG Pharma AG, Gottmadingen, Deutschland)
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erfolgte ein lateraler Hautschnitt am Knie, Haut und Muskulatur wurden per
Elevatorium geldst, sodass der Condylus femoris lateralis frei lag. Der Femur wurde
mit einer Klemme fixiert und es wurde per Handstlick mithilfe eines dentalen
Implantatbohrers (Pilotbohrer G1001, Hager & Meisinger, Neuss, Deutschland) ein
standardisierter Knochendefekt von 3 mm Durchmesser und 4 mm Tiefe in den
Condylus femoris lateralis gebohrt. Dies wurde unter kontinuierlicher Kiahlung mit
0,9%iger NaCl-Spulung durchgefuhrt. In diesen Defekt wurde das Implantat
eingebracht, sodass der Rand des Implantats mit der Knochenkante abschloss (Abb.
8-10). Die Muskulatur Gber dem Implantat wurde per Einzelknopfnahten mit
resorbierbaren Faden (Vicryl 4-0, Ethicon, Bridgewater, New Jersey, USA)
verschlossen und daruber die Haut per fortlaufender Gberwendlicher Naht (Vicryl 4-0,
Ethicon, Bridgewater, New Jersey, USA). AbschlieRend erfolgte die erneute
Desinfektion des Operationsgebietes mit Povidon-lod (Betaisodonna, ACA
Muller/ADAG Pharma AG, Gottmadingen, Deutschland) sowie die Anlage eines
Spruhpflasterverbandes (OPSITE®, Smith & Nephew GmbH, Hamburg, Deutschland).
In den ersten drei postoperativen Tagen erhielten die Tiere als Analgesie pro Tag 10

Tropfen Novaminsulfon (ratiopharm GmbH, Ulm, Deutschland) / 100 ml Trinkwasser.

Abbildung 8: Vorgebohrtes Loch im Condylus lateralis femoris.
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Abbildung 9: Implantat im Knochen

Abbildung 10: Die uCT-Aufnahme eines linken distalen Femurs nach 4 Wochen Versuchsdauer zeigt
den von lateral gesetzten zylindrischen Defekt [105]. Aufgrund der Réntgentransparenz von PEEK ist
das Implantat nicht sichtbar.

Die Versuchstiere wurden per Begasung mit Kohlendioxid und anschlieffendem
Genickbruch geopfert. Direkt nach Opferung wurden beide Femora der Ratten
entnommen und in 4% Formaldehyd-Losung konserviert. Die konservierten Proben
wurden im Anschluss durch das Histologie-Forschungslabor der Klinik und Poliklinik
fur Mund-, Kiefer- und Plastische Gesichtschirurgie der Universitdtsmedizin Rostock

weiterverarbeitet. Zunachst wurde anhand des Protokolls der Arbeitsgruppe

24



2. Material und Methoden

Biomedizinische Forschung mit Technovit 9100 (Kulzer Technik, Wehrheim,
Deutschland) eingebettet. Aus den in Kunststoff eingebetteten Praparaten wurden
Sage-/Dunnschliffe nach Donath hergestellt [109]. Diese wiesen eine Dicke von etwa
35-40 uym auf und wurden anschlief3end mit Giemsa und Toluidinblau gefarbt. In dieser
Farbung zeigen sich Knochen, Bindegewebe, Kollagen und Osteoid unterschiedlich
blau bis violett, Knorpelmatrix stellt sich rotviolett dar und verkalkte Knorpelmatrix
dunkelblau. Die Schliffe wurden anschlieBend digitalisiert (Mikroskop: Zeiss
Imager.M2, Kamera: Zeiss AxioCam Mrc 5, Objektiv: Zeiss EC Plan NeoFluar 20x,
Software: Zeiss Zen 2.0 (blue)).

2.3 Histomorphometrische Untersuchung

Die Bearbeitung und Auswertung der histologischen Bilder erfolgte mit Hilfe der
Software Photoshop CS6 (Adobe Inc., San José, Kalifornien, USA). Um den Prozess
der Osseointegration beurteilen zu kdnnen, wurden die Bilder zunachst qualitativ
bewertet, quantitativ wurden der Bone-to-Implant-Contact (BIC) sowie die anteilige
Knochenmasse des periimplantaren Knochenlagers bestimmt. In die quantitative
Auswertung wurden die Flachen seitlich der Implantate einbezogen. Im oberen Teill
des Implantats (Durchmesser 3,1 mm) lag Pressfit-Passung vor, im unteren Teil

(Durchmesser 2,9 mm) lag keine Pressfit-Passung vor.

2.3.1 Knochenflache periimplantares Lager

Um Effekte des Interfaces zwischen Implantat und NB-Beschichtung auf die
Osteogenese wahrend der postoperativen Heilung zu beobachten, wurde in fest
vordefinierten Bereichen um das Implantat herum der prozentuale Flachenanteil von

Knochen gemessen.

Als periimplantares Lager wurden die Flachen seitlich des Implantats in einem Abstand
von 500 um definiert. Dieser Bereich wurde relativ gro3 gewahlt, um auch entfernte
Effekte erfassen zu kdnnen. Um zu differenzieren, in welcher Distanz zum Implantat

Osteogenese stattfindet, wurde das periimplantare Lager weiterhin in einen Bereich
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Abbildung 11: Bestimmung der anteiligen Knochenflache im periimplantaren Lager. a) Definition des
500 pm-Bereiches. b) manuelle Differenzierung des knéchernen Gewebes.

von 100 ym sowie 250 ym Distanz vom Rand der Implantate unterteilt. Innerhalb
dieser drei Bereiche wurde manuell zwischen Knochen und nichtknéchernem Gewebe
differenziert (Abb. 11) . In der Bildanalyse-Software Photoshop wurden anhand dieser
Gewebedifferenzierung einzelne Ebenen extrahiert. Anhand der Pixelzahlen der
einzelnen Ebenen lie® sich der Anteil von Knochen im periimplantaren Lager

bestimmen.

2.3.2 Bone-to-Implant-Contact (BIC)

Als quantitatives Mal} fur die Osseointegration von Implantaten hat sich der BIC
etabliert [110-112]. Dies beruht auf der Annahme, dass die Stabilitat des Implantats
vor allem durch Bereiche gewahrleistet wird, in denen der Knochen direkten Kontakt
zum Implantat aufweist. Diese Knochenabschnitte mit direktem Kontakt zum Implantat
sind es, die die auf das Implantat wirkenden Krafte aufnehmen. Weisen grol3e Anteile
der Implantatoberflache direkten Knochenkontakt auf, so deutet dies auf eine grol3e

Belastbarkeit des Implantats hin.

Zur Bestimmung des BIC wurden die seitlichen Kanten jeden Implantats vermessen,

anschlielend wurden manuell Bereiche direkten Knochen-Implantat-Kontaktes
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Abbildung 12: Bestimmung des BIC. * = Implantat, rote Markierungen entsprechen Abschnitten mit
direktem Knochen-Implantat-Kontakt.

markiert und vermessen (Abb. 12). Aus dem Verhaltnis der Lange direkter

Knochenanlagerung zu der Gesamtlange der Implantatkante errechnet sich der BIC.

2.4 Biomechanische Untersuchung

Parallel dazu erfolgten durch Hr. Frankenberger (AG Nanomaterialien, Institut fur
Physik, Universitat) an den Femora der Ratten biomechanische Tests. Derartige
Auszugsversuche gelten als quantitatives Mal fur die Starke der Osseointegration von
Implantaten [110, 112, 113]. Die Knochenstucke wurden in Harz eingebettet und per
universeller Zugprufmaschine (ZwickRoell GmbH & Co. KG, Ulm, Deutschland)
wurden die Implantate mit einer Geschwindigkeit von 1 mm/min axial aus dem
Knochenlager gezogen. Parallel wurde die hierfir bendétigte Kraft gemessen. Damit
liel® sich die maximale Kraft bestimmen, bei der sich ein Implantat vollstdndig aus dem

periimplantaren Lager I0ste. Die Kraft wird in dieser Arbeit in Newton (N) angegeben.

Die Ergebnisse des BIC, der anteiligen Knochenflachen und der biomechanischen

Auszugsversuche werden als Mittelwert x + STABW angegeben.
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2.5 Statistische Methoden

Die erhobenen Daten wurden zunachst tabellarisch in Microsoft® Excel® fur Mac 2011
(Microsoft Corporation, Redmond, Washington, USA) erfasst. Die statistischen Tests
wurden mittels IBM SPSS Statistics 27 (IBM, Armonk, New York, USA) durchgeflhrt.

Ziel dieser Studie war es, die Osseointegration von PEEK-Implantaten durch eine
Beschichtung mit NB zu verbessern. Die Nullhypothese lautet, dass sich die
postoperative Osseointegration zwischen der Versuchsgruppe (beschichtete
Implantate, im Folgenden VGr) und der Kontrollgruppe (nicht beschichtete Implantate,
im Folgenden KGr) nicht unterscheidet. Die Alternativhypothese hingegen lautet, dass
die Beschichtung mit NB unter Herstellung eines Interfaces die Osseointegration von
PEEK-Implantaten verbessert. Als quantitative Zielparameter wurden die anteilige
Knochenflache im periimplantaren Lager, der Bone-to-Implant-Contact (BIC) sowie die

in den biomechanischen Versuchen gemessene maximale Kraft festgelegt.

Innerhalb der einzelnen Zeitraume wurden die Ergebnisse zwischen den beiden
Gruppen (VGr vs. KGr) durch den Student’s t-Test sowie den Mann-Whitney-U Test
auf Signifikanz getestet. Gepruft wurde gegen ein a-Niveau von 5%. Als Vortests fur
den Student’'s t-Test erfolgten die Prafung auf Normalverteilung der
Grundgesamtheiten per Shapiro-Wilk-Test sowie die Prifung der Homoskedastizitat

per Levene Test.

Neben dem beschriebenen Vergleich zwischen VGr und KGr wurden auch die
verschiedenen Zeitrdume innerhalb der beiden Gruppen miteinander verglichen und
auf Signifikanz gepruft. Dies erfolgte Uber den one way ANOVA Test und den Kruskal-
Walllis Test. Als Vortests flir den one way ANOVA Test erfolgten die Prifung auf
Normalverteilung der Grundgesamtheiten per Shapiro-Wilk-Test sowie die Prifung der

Homoskedastizitat per Levene Test.

Um der Alphafehlerkumulierung entgegenzuwirken wurde die Bonferroni Korrektur

angewendet.
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3. Ergebnisse

Postoperativ zeigte sich bei allen untersuchten Tieren ein zeitgerechter
Heilungsprozess bei physiologischem Trink- und Bewegungsverhalten. Klinische

Zeichen der Entziindung oder ImplantatabstoRung waren nicht zu beobachten.

3.1 Histologische Auswertung

In der dargestellten Ubersichtsaufnahme (Abb. 13a) ist der distale Teil des Femurs der
Ratte im coronalen Schliff zu erkennen. Der Condylus lateralis femoris liegt in dieser
Aufnahme oben, der Condylus medialis femoris liegt unten. Das eingebrachte PEEK-
Implantat (*) stellt sich braunlich dar, unterhalb des Implantats befindet sich der
Bohrkanal (#). Da die Implantate vom lateralen Condylus aus in den Knochen
eingebracht sind, ist das Implantat langst angeschnitten und das Innengewinde ist
sichtbar. In keinem Praparat findet sich eine Perforation der Kortikalis der Gegenseite
und alle Implantate waren wie in der Abb. exemplarisch dargestellt korrekt platziert.
Seitlich des Implantats stellt sich violett gefarbt das periimplantare Knochenlager dar
(Abbildung 13b, §). Wie auch klinisch lassen sich histologisch keine Anzeichen von

Entzliindungs- oder AbstolRungsreaktionen finden.
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Tets g

Abbildung 13: a) Ubersichtsaufnahme distaler Femur mit Implantat (*) und Bohrkanal (#), 4 Wochen
VGr b) Darstellung des periimplantaren Knochenlagers (§), 8 Wochen KGr
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Abbildung 14: Reprasentative Aufnahmen des periimplantaren Lagers der KGr (links) und der VGr
(rechts) nach 2, 4 sowie 8 Wochen. Markierungen: Knochen-Implantat-Verbund (*), neu gebildeter
Knochen (#), gesundes Knochenmark (§)

Alle Implantate beider Gruppen zeigen zu jedem untersuchten Zeitpunkt eine gute
Osseointegration. In allen Abbildungen ist gesundes Knochenmark zu erkennen (§),
welches sich mit einem regelrechten Anteil von Adipozyten und blutbildenden Zellen
darstellt. Bereits in der 2-Wochen-Population Iasst sich die Bildung von Knochen direkt
am Implantat beobachten (Abbildung 14a, 14b). Dieser direkt am Implantat gebildete
Knochen zeigt sich nach acht Wochen bereits deutlich prominenter. Besonders in den
frihen Zeitraumen findet sich in der VGr direkt auf der Implantatoberflache eine

Schicht unverkalkten Osteoids. Unreifer, neu gebildeter Knochen stellt sich dunkel
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violett dar (Abb. 14d, 14f, Markierung #), alterer und reiferer Knochen etwas heller
(Abbildung 15). Verglichen mit der KGr zeigen sich in der VGr deutlich flachigere
Knochenkontakte mit dem Implantat (Abbildung 14b, 14d, 14f, Markierung *). Obwonhl
auch in der KGr neuer Knochen gebildet wurde (Abb. 14a, 14c, 14e) findet sich hier
haufig ein wenige Mikrometer dicker mit Weichgewebe geflllter Spalt, der direkte
Knochen-Implantat-Kontakte verhindert. Neu gebildeter Knochen finden sich im Sinne
einer Distanzosteogenese vor allem am bestehenden Knochenlager angelagert.
Besonders in der VGr finden sich aber auch neue Knochenbalkchen direkt auf der
Implantatoberflache ohne Kontakt zum bestehenden Knochenlager. Dies ist als

Zeichen einer stattgefundenen Kontaktosteogenese zu werten.

Eingemauert in den neu um die Implantate gebildeten Knochen finden sich
Osteozyten. Besonders auf der Oberflache der VGr zeigen sich langliche mehrkernige
Riesenzellen, welche anhand von Form und Grofe als Osteoklasten identifiziert
werden kénnen (Abbildung 16, Markierung *) Diese sind im Sinne des Remodelings
als Zeichen des angeregten Knochenumbaus zu werten. Der hier sichtbare
transparente Spalt direkt am Implantat, welcher keine erkennbare Struktur enthalt, ist

auf eine Gewebeschrumpfung als Folge der Schliffherstellung zurlck zu fuhren.

Abbildung 15: Neu gebildeter Knochen (nk) mit Osteoid (*) auf der Implantatoberflache ohne Kontakt
zum alten Knochen (ak), VGr 8 Wochen
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Abbildung 16: Osteoklast auf der Implantatoberflache (*), alter Knochen (§), VGr 2 Wochen

3.2 Histomorphometrische Auswertung

3.2.1 Knochenflache periimplantares Lager

Fur alle drei analysierten periimplantaren Flachen (100 um, 250 um, 500 um Abstand
vom Implantat) zeigte sich zwischen KGr und VGr zu keinem Zeitpunkt ein signifikanter
Unterschied bzgl. der gemessenen Knochenflache. Die Mittelwerte der Knochenflache
unterschieden sich bei relativ grolRen Standardabweichungen nur gering voneinander
(Tabelle 1).
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Tabelle 1: Ergebnisse Anteilige Knochenflache im periimplantaren Lager (Abstand 100, 250 und 500
pum vom Implantat):
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Tabelle 2: Ergebnisse Anteilige Knochenflache im periimplantaren Lager 100 um, Vergleich innerhalb
VGr und KGr

Wie in Tabelle 2 dargestellt konnte im 100 yum-Bereich Uber die Zeit in beiden Gruppen
ein Anstieg der gemessenen Knochenflache verzeichnet werden. In der VGr stieg der
Anteil der Knochenflache von 42,0 % nach 2 Wochen auf 63,8 % nach 8 Wochen, in
der KGr stieg der Anteil von 43,8 % auf 68,0 %. Dieser Anstieg war fur beide Gruppen
statistisch signifikant (jeweils p < 0,001). Fur die Flachen im 250 um- und 500 pm-
Abstand liel} sich Uber die Zeit keine derartige Zunahme der Knochenflache

registrieren.

3.2.2 Bone-to-Implant-Contact (BIC)

Die Untersuchung des BIC ergab fir alle drei Zeitraume héhere Werte in der VGr als
in der KGr (Tabelle 3). In der 2-Wochen-Gruppe war dieses Ergebnis bei groflier
Abweichung vom Mittelwert nicht signifikant. In der 4- und 8-Wochen-Gruppe liel3en
sich bei den beschichteten Implantaten signifikant groRere Kontaktflachen zwischen
Knochen und Implantat messen (4 Wochen: 35,7 % zu 25,0 %. 8 Wochen: 53,0 % zu
38,5 %).
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Tabelle 3: Ergebnisse BIC

Sowohl flr die VGr als auch fir die KGr konnte ein signifikanter Zuwachs des BIC mit
der Zeit nachgewiesen werden (p < 0,001). Wahrend der postoperativen Heilung nahm
also im beobachteten Zeitraum von 8 Wochen die von Knochen bedeckte
Implantatoberflache in beiden Gruppen signifikant zu. In der VGr stieg der BIC dabei
von 26,6 % auf 53,0 %, in der KGr konnte ein Anstieg von 15,0 % auf 38,5 %

verzeichnet werden.

3.3 Biomechanische Untersuchung

In den biomechanischen Untersuchungen zeigte sich fur alle drei Zeitraume, dass
mehr Kraft n6tig ist, um die beschichteten Implantate aus dem Implantatlager zu I6sen,
als dass dies bei nicht beschichteten Implantaten der Fall ist (2 Wochen: 7,3 N vs. 2,1
N; 4 Wochen: 10,4 N vs. 3,2 N; 8 Wochen: 13,6 N vs. 5,7 N). Diese Ergebnisse zeigten
fur alle Zeitraume statistische Signifikanz. Weiterhin zeigen die Ergebnisse, dass die
bendtigte Kraft zur Implantatidbsung in beiden Gruppen mit zunehmendem
Heilungsprozess steigt. In der VGr stieg die Kraft von 7,3 N auf 13,6 N und verdoppelte

sich somit fast, in der KGr konnte ein Anstieg von 2,1 N auf 5,7 N verzeichnet werden
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(Tabelle 4). Aufgrund gréfRerer Abweichungen vom Mittelwert ist diese Zunahme fur
die VGr nicht statistisch signifikant (p = 0,114), fur die KGr ist die statistische

Signifikanz jedoch gegeben (p = 0,011) [105].
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Tabelle 4: Ergebnisse mechanische Auszugsversuche

37

Oberflache

B beschichtet
Ednicht beschichtet



4. Diskussion

4. Diskussion

Die Grundidee dieser Arbeit war es, die bioinerte Oberflache von PEEK durch eine
bioaktive Oberflachenmodifikation derart zu verandern, dass eine verbesserte
Osseointegration resultiert [114, 115] Der Einfluss dieser Beschichtung auf die
postoperative Heilung wurde nach 2, 4 und 8 Wochen in einem Ratten-Femur-Modell
untersucht. Die Besonderheit des gewahlten Ansatzes liegt darin, dass sich zwischen
Implantat aus PEEK und der Beschichtung aus SiO2/HA ein nanopordses Interface
bestehend aus Polymer und Biomaterial befindet. Dies wurde durch ein Spin-Spray-
Beschichtungsverfahren und durch anschlieRendes Erhitzen der Oberflache realisiert
[105]. Die so entstandene Ubergangszone soll den vollstandigen Abbau des
Beschichtungsmaterials verhindern, aus dem ein Freilegen der bioinerten Polymer-
Oberflache resultieren wurde. Weiterhin soll diese Modifikation die chemischen und
strukturellen Oberflacheneigenschaften nachhaltig verbessern, um eine langfristig

belastungsstabile Osseointegration zu ermdglichen.

Bezogen auf die erste Leitfrage dieser Arbeit kann zusammengefasst werden, dass
sich die bioaktive Beschichtung gunstig auf die Bildung einer belastungsstabilen
Knochen-Implantat-Verbindung auswirkt. Im postoperativen Verlauf zeigten sich
klinisch keine lokalen Entzindungszeichen oder Auffalligkeiten der Tiere. Die
qualitative histologische Untersuchung ergibt an den Implantaten mit Beschichtung
(VGr) Zeichen einer Kontaktosteogenese. Dies zeigt sich auf Implantaten ohne
Beschichtung (KGr) in deutlich geringerem Ausmal’. Auch ein erhdhter Knochen-
Metabolismus in der VGr lasst sich durch gehauft auftretende Osteoklasten
detektieren, welche im Rahmen des Remodelings den Abbau alten Knochens
realisieren [17, 19]. Passend zu den klinischen Beobachtungen finden sich auch
histologisch keine Zeichen von periimplantaren Infektionen, Entzindungen oder
AbstoRungsreaktionen. Besonders die histologischen Beobachtungen deuten auf eine
schnellere und suffizientere Bildung von Knochen-Implantat-Verbindungen und somit

auf einen gunstigen Einfluss der Beschichtung auf den Heilungsprozess hin.

Auch die vorliegenden histomorphometrischen Ergebnisse der Studie zeigen, dass

Implantate der VGr im Vergleich zu Implantaten der KGr gemessen an den

verwendeten Parametern eine verbesserte Osseointegration zeigen. Der

durchschnittlich gemessene BIC der VGr nach 8 Wochen (53 %) ist signifikant hdher
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als der BIC der KGr (38,5 %) und dabei vergleichbar mit den BIC-Werten von PEEK-
Implantaten mit Plasma-bespriihter Titan-Beschichtung (55,3 %) [116]. Ahnlich wie
diese bei Torstrick et al. verwendeten Titan-Oberflachen, welche eine hohe
Osteoprogenitor-Zell-Adhasion aufweisen, wurde auch fir HA-Oberflachen eine
verbesserte Adhasion von Osteoprogenitor-Zellen beschrieben [117]. Derzeit sind
erhohte Osteoprogenitor-Zellzahlen nur far Titan-beschichtete PEEK-Implantate
bewiesen [118]. Fur die in dieser Studie prasentierten hdoheren BIC-Werte der
SiO2/HA-beschichteten Implantate kénnte ebenso eine erhdhte Osteoprogenitor-
Zellzahl auf der Implantatoberflache ursachlich sein. Durch eine verbesserte Adhasion
mit resultierend hoherer Zellzahl kann somit die Bildung neuen Knochens am Implantat
gefordert werden. Die hoheren BIC-Werte zeigten sich auch bereits in den Gruppen
mit kurzerer Beobachtungszeit. Der Unterschied in der 2-Wochen-Population war
dabei aber nicht statistisch signifikant. Die Ergebnisse der BIC-Untersuchung decken
sich mit den Vorarbeiten von Adam [103] und Keuer [33], die ebenfalls durch
Beschichtungen mit nanostrukturiertem HA hohere BIC-Werte erzielten. Grundsatzlich
bestatigen diese Ergebnisse den bekannten Ansatz, die Osseointegration Implantaten
durch den Zusatz von HA und HA-basierten Biomaterialien zu verbessern [114, 119,
120]. Im Kontrast zu Studien, die Untersuchungen der Oberflachenbeschaffenheit
sowie histologische Untersuchungen beinhalten [120, 121], wird im Rahmen dieser
Studie die Qualitat der Osseointegration durch die zusatzlichen biomechanischen
Auszugsversuche unterstrichen. Die Ergebnisse dieser Versuche zeigen, dass flr das
Ldsen der Implantate der VGr im Vergleich zur KGr die doppelte bis dreifache Zugkraft
noétig ist und sprechen somit wie auch die Ergebnisse der histologischen
Untersuchungen flr einen verbesserten Knochen-Implantat-Kontakt. Interferierende
Faktoren, welche Einfluss auf die mechanische Stabilitat hatten, wie etwa ein
Schrauben-Design der Implantate, wurden durch die Wahl der zylindrischen Implantat-
Form weitestgehend ausgeschlossen. Demnach sind die gemessenen Unterschiede
in den mechanischen Auszugsversuchen direkte Folge der verbesserten Knochen-
Implantat-Verbindung und unterstreichen die verbesserte Osseointegration von mit

SiO2/HA beschichteten Implantaten.

Die beobachtete Osteoidschicht auf der Implantatoberflache, welche sich vor allem
nach zwei Wochen auf den beschichteten Implantaten zeigte lasst sich auf die
Beschichtung aus Knochenersatzmaterial zurlckfihren. Wie durch Xu et. al [101]

nachgewiesen wurde, ist bereits nach 2 Wochen von einem vollstandigen
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Matrixwechsel auszugehen, sodass das HA zur Osteoid- und in der Folge zur
Knochensynthese zur Verfugung steht. Diese Beobachtung deckt sich mit den
Messungen des BIC und mit Frankenbergers biomechanischen Versuchen [105]. Die
vermehrte Knochenbildung direkt auf der Implantatoberflache fihrt zu mehr direktem
Knochen-Implantat-Kontakt, welcher wiederum die mechanische Verankerung erhoht.
Durch den beschriebenen Matrixwechsel kann auch das nicht signifikante Ergebnis
des BIC in der 2-Wochen-Population erklart werden, da nach Implantation zunachst
der Matrixwechsel stattfindet, an den sich die Bildung von Osteoid anschliel3t, welches
dann erst durch die Osteoblasten mineralisiert werden muss. Da die Messung des BIC
nur bereits mineralisierten Knochen umfasste konnte fur die 2-Wochen-Population der

positive Effekt der Beschichtung noch nicht messbar gewesen sein.

Im Kontrast zu dieser Osteoidschicht liel3 sich in der KGr zwischen Implantat und
Knochen teilweise eine bindegewebige Schicht abgrenzen. Eine solche
bindegewebige Schicht ist bereits in anderen Untersuchungen zur Osseointegration
von PEEK-Implantaten beschrieben worden [51, 52]. Dies ist ein Indiz daflr, dass
durch den bioinerten Charakter des Polymers keine stabile Knochen-implantat-
Verbindung entstehen konnte und das Implantat stattdessen bindegewebig
eingekapselt wurde. Diese qualitative Beobachtung findet sich quantitativ in den
Ergebnissen von BIC und biomechanischen Auszugsversuchen wieder: es hatte sich
weniger direkter Knochen-Implantat-Kontakt gebildet und dies resultierte in einer

reduzierten mechanischen Verankerung des Implantats.

Im Gegensatz zu den erhohten BIC-Werten in der VGr lasst sich in der Untersuchung
der Knochenflache im periimplantaren Lager kein Unterschied zwischen den
verschiedenen Implantaten nachweisen. Ein direkter Effekt der Beschichtung auf die
Menge des neu gebildeten Knochens in groRerer Entfernung zum Implantat lasst sich
daher nicht nachweisen. Im 100 um-Bereich, also der direkten Umgebung des
Implantats findet sich flir beide Implantate ein Zuwachs der Knochenmenge Uber die
Zeit. Dies sind die Auswirkungen des Bohrkanals in Kombination mit der leicht
konischen Form der Implantate. Der Spalt wird im Prozess der postoperativen Heilung

mit Knochentrabekeln gefllit.

Die in dieser Arbeit verwendete Beschichtung besteht aus in einer Silicagelmatrix
eingebetteten HA-Nanokristallen, die morphologisch identisch zu biologischem HA

sind [97]. Das Komposit aus HA und SiO2 formt eine nanoporése Matrix und bildet
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somit eine grole Oberflache. Da die strukturellen Eigenschaften des
Beschichtungsmaterials identisch zu denen des ursprunglichen
Knochenersatzmaterials sind, lassen sich die Erkenntnisse bzgl. Biodegradation und
die Effekte auf die Osteogenese ubertragen. In vivo Studien zeigten die hohe
Biokompatibilitat des voll degradierbaren synthetischen Knochenersatzmaterials in
verschiedenen Formen (z.B. als Granulat) sowie eine schnelle Bildung neuen
Knochens [122]. Schlisselmechanismus des Knochenersatzmaterials ist der frihe
Austausch der Silicagelmatrix binnen weniger Tage durch autologe Molekile und
knochenspezifische Proteine, deren Funktion in der Anziehung, Adhéarieren und
Differenzieren von Knochenzellen besteht [100, 101]. Adam et al. modifizierten Titan-
Implantate mit einer vergleichbaren nanostrukturierten SiO2/HA-Beschichtung. In in
vitro Versuchen konnte kurz nach einer Immersion der Implantate in humanem Blut ein
drastischer Abfall von Siinnerhalb der Beschichtung beobachtet werden [98]. Dies
deckt sich mit dem beschriebenen Austausch der Silica-Gelmatrix durch eine autologe
extrazellulare Matrix, welcher in reinem SiO2/HA Knochenersatzmaterial beobachtet
wurde [101]. Dieser bekannte Mechanismus konnte in dieser in vivo Studie einen
zusatzlichen Beitrag zur Erhéhung des BICs und zur direkten Bildung von Knochen

auf der Implantat-Oberflache geleistet haben.

Grundsatzlich kénnen durch etwaige Schaden der Beschichtung oder durch den
Umbau der Beschichtung die ursprungliche Oberflache des Implantats freigelegt
werden. In einem solchen Fall kdme es bei den verwendeten Implantaten aus PEEK
durch das beschriebene bioinerte Verhalten des Polymers zu einer Abnahme des BIC.
Frankenberger untersuchte bei den in dieser Studie verwendeten Implantaten der 8-
Wochen-Gruppe das Interface in der VGr mittels Raster- und
Transmissionselektronenmikroskop. Im Interface liel} sich kein Si nachweisen, daher
ist von einem vollstandigen Matrixwechsel mit Austausch durch autologe Proteine
auch innerhalb des Interfaces auszugehen. HA-Kristalle hingegen lagen weiterhin im
Interface vor. Somit wurde das HA nicht abgebaut, sondern liegt in der porésen PEEK-
Struktur mit autologen Proteinen vor [105]. Osteoklasten sind deutlich groflRer als die
primare Porengrofle im Beschichtungsmaterial. Dies kénnte zu einer Verzogerung
bzw. Verhinderung des Abbaus des Beschichtungsmaterials im Bereich des
nanostrukturierten Interfaces fluhren, sodass die bioinerte Oberflache des Polymers
nicht freigelegt wird. Insofern flhrt die durchgeflihrte Beschichtung mit Herstellung des

Interfaces sowohl zu einer chemischen als auch strukturellen Modifikation der PEEK-
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Implantat-Oberflache, die eine stabile, langanhaltende Verbindung zwischen der

modifizierten PEEK-Oberflache und dem umgebenden Knochen ermdglicht.

Diese vielversprechenden Ergebnisse der Oberflachenuntersuchung in Verbindung
mit den zuvor diskutierten Ergebnissen der histologischen und biomechanischen
Untersuchungen bestatigen die Alternativhypothese, dass die verwendete
Beschichtung die Ausbildung einer direkten Knochen-Implantat-Verbindung verglichen
mit PEEK-Implantaten ohne Beschichtung verbessert. Die Kombination einer
nanostrukturierten Oberflache mit einer biochemischen Imitation von organischen und
anorganischen Komponenten von Knochen [123] im Interface sorgt im Sinne der
Kontaktosteogenese fur eine vermehrte Bildung neuen Knochens direkt auf der
Implantatoberflache und erhdht damit die biomechanische Stabilitat fur alle
untersuchten Zeitraume. Die zweite Leitfrage dieser Arbeit kann dahingehend
beantwortet werden, dass die Osseointegration von PEEK-Implantaten durch
Beschichtung mit Knochenersatzmaterial unter Schaffung eines Interface verbessert

werden kann.

Die in der VGr signifikant verbesserten Werte fur den BIC und die biomechanischen
Auszugsversuche nach 8 Wochen zeigen die Langzeit-Stabilitdt der verwendeten
Implantate. Gemessen am Verhaltnis des Alters von Menschen und Ratten
entsprechen 8 Wochen beim Menschen einem Zeitraum von 5,4 Jahren [107, 108].
Damit decken die untersuchten Zeitraume theoretisch gesehen die Lebensdauer von

dentalen Implantaten ab.
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5. Zusammenfassung

Die bioinerten Oberflacheneigenschaften von Polyetheretherketon erschweren eine
zeitnahe und belastbare Osseointegration und machen somit eine Modifikation der
Oberflache noétig. In dieser experimentellen Arbeit wurde durch eine bioaktive
Beschichtung aus Knochenersatzmaterial auf SiO2/HA-Basis mit Erzeugung eines
Interfaces fur PEEK-Implantate in einem Tierversuchsmodell eine stabile Knochen-
Implantat-Verbindung erreicht. Im Anschluss an die Beschichtung wurde die
Oberflache der Implantate erhitzt, um ein nanopords strukturiertes Interface zu
erschaffen. Dieses Interface, welches als Komposit aus Polymer und
Beschichtungsmaterial vorliegt, soll die Osteokonduktivitat der Implantate verbessern,
indem es den vollstandigen Abbau des Knochenersatzmaterials verhindert, welcher
wiederum die bioinerte Oberflache freilegen wirde. Weiterhin sollte das Interface
durch eine formstabile Verbindung die Haftung der Beschichtung verbessern, um
dessen Ablésung zu verhindern. In einer tierexperimentellen Studie an 36 mannlichen
Wistar-Ratten wurden die Modellimplantate in die Femora der Tiere eingebracht. Als
Kontrollgruppe dienten unbeschichtete PEEK-Implantate, wobei jedes Tier
randomisiert je ein beschichtetes sowie ein unbeschichtetes Implantat erhielt. Nach
zwei, vier und acht Wochen wurden aus den Femora Schliffpraparate hergestellt,
welche hinsichtlich qualitativer und quantitativer Parameter untersucht wurden. Hierbei
wurde eine verbesserte Osseointegration der beschichteten Implantate beobachtet,
welche vor allem durch vermehrten Knochen-Implantat-Kontakt sowie begleitend zu
dieser Arbeit durch Frankenberger in einer verbesserten mechanischen Verankerung
gemessen wurde [105]. Demnach wirkt sich die Kombination aus nanoporésem
Interface und Knochenaufbaumaterial in der Beschichtung von PEEK-Implantaten
positiv auf deren Osseointegration aus. Die bioinerten Eigenschaften des Polymers

konnen nachhaltig und dauerhaft kompensiert werden.
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7.2 Verwendete Reagenzien (Farbungen)

Wasserstoffperoxid 35% = Merck = A.Nr.: 1.08600.1000
Giemsas Azur-Eosin-Methylenblaulésung = Merck = A.Nr.: 1.09204.0500
Toluidinblau-Pyronin-Lésung = Morphisto = A.Nr.: 12796.01000

Toluidinblau
» Lbsung A: 8 g Toluidinblau-O und 8 g Na-Tetraborat in 800 ml
» Lo6sung B: 2 g Pyronin G in 200 ml Aqua dest. I0sen
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7.3 Protokoll fur Giemsa-Toluidinblau-Farbung

7. Anhang

In 10%igen Wasserstoffperoxid anatzen 5 min
» 57 ml Wasserstoffperoxid (35 %) in 200 ml Aqua dest.
» Praparate ganze Zeit schwenken
Leitungswasser Spulen
Giemsa 20 min
» Giemsa Stammldsung auf Objekttrager tropfen
Leitungswasser Spulen
Toluidinblau
» Ldsung A auf Magnetrihrer I16sen 15 min
» Ldsung B auf Magnetrihrer |6sen 15 min
» Lbsung A + B auf Magnetrihrer mischen, 2 mal filtrieren 15 min
Leitungswasser Abspulen
Schliff trocknen
Mit 70 % Ethanol differenzieren
Eindecken mit Technovit 7200VLC (ohne BPO) 5 min

> Unter Blaulicht

» Objekttrager mit Aceton reinigen
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8. Thesen

8. Thesen

1. In verschiedenen chirurgischen Disziplinen wird stetig nach Implantatwerkstoffen
gesucht, die eine zeitnahe und belastungsstabile ossare Integration ermoglichen, und

diese auch langfristig gewahrleisten.

2. Obwohl sich Titan-Implantate flr viele Anwendungszwecke Uber Jahrzehnte
bewahrt haben, kann durch eine hohe Steifigkeit von Titan der Abbau periimplantaren

Knochens und somit der Verlust von Implantaten resultieren.

3. Aufgrund einer Steifigkeit, die der des Knochens ahnelt, und weiteren geeigneten
mechanischen Eigenschaften hat sich das Polymer Polyetheretherketon (PEEK) als

Implantatwerkstoff bei bestimmten Indikationen etabliert.

4. Da die bioinerte Oberflache des Polymers die Osseointegration erschwert, ist die

Modifikation der Polymeroberflache Gegenstand aktueller Forschung.

5. Die untersuchte Oberflachenbeschichtung mit Silica-Hydroxylapatit zeigte in vivo

eine gute Biokompatibilitat.

6. Die Beschichtung erhéht die Osteokonduktivitat der Implantatoberflache, es kommt

zur Ausbildung signifikant groRerer Kontaktflachen zwischen Implantat und Knochen.

7. Durch das nanoporos strukturierte Interface zwischen Polymer und Beschichtung
wird ein vollstandiger Abbau des Knochenersatzmaterials verhindert, sodass es zu

keiner Freilegung der bioinerten Oberflache des Polymers kommt.

8. Die Kraft, welche bendtigt wurde, um die Implantate in biomechanischen
Auszugsversuchen aus dem Knochenlager zu lésen, verdreifachte sich durch die

Beschichtung.

9. Die Osseointegration von PEEK-Implantaten kann durch Beschichtung mit Silica-
Hydroxylapatit unter Herstellung eines nanoporos strukturierten Interfaces langfristig

verbessert werden.
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