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Ubersicht / Review

R. Smeets1, O. Jung1, H. Hanken1, P. Hartjen1, A. Al Dam1, A. Grt')be1,
M. Heilandl, M. Gosauz, D. Rothamel3, M. Schlee4, G. Iglhauts, A. Kolk®

Was konnen regenerative
Materialien in der Zahn-
medizin leisten — und wo

sind die Grenzen?

What is achievable with regenerative materials

R. Smeets

in dentistry — and where are the limits?

Einleitung: Der menschliche Knochen kann per-

sonenbezogen physiologisch sowie aufgrund verschie-
dener exogener Einflussfaktoren beispielsweise Krankheiten
oder auch degenerativ bedingt nur eingeschrankt in der Lage
sein, groflere Knochendefekte zu heilen. Dabei kann das re-
generative Potenzial des menschlichen Knochens durch ver-
schiedene Gruppen von Knochenersatzmaterialien als Sup-
positorium in unterschiedlichem Male unterstiitzt werden.
Material und Methoden: Die heute verfligbaren Materia-
lien kdnnen vom Grundsatz her in zwei Gruppen unterteilt
werden: natirliche und synthetische Knochenersatzmateria-
lien (KEM). Die Gruppe der natiirlichen KEMs umfasst neben
autologen Substanzen auch die der allogenen, xenogenen
und phytogenen Materialien. Zu den synthetischen KEMs
zahlen Metalle, Zemente, Keramiken, Polymere und Kom-
posite. Dabei sind die verschiedenen Produktklassen bereits
mehr oder weniger in der alltdglichen Praxis integriert und
akzeptiert. Die Vorteile und Risiken der verfligbaren Materia-
lien missen bekannt sein, um diese bei den entsprechenden
Indikationen richtig einsetzen zu kénnen.
Ergebnisse und Schlussfolgerung: In diesem Artikel wer-
den neben aktuell verfligbaren zahnmedizinischen regenera-
tiven Materialien auch solche vorgestellt, welche zukiinftig
vermehrt Zugang in den praktischen Alltag erhalten kénn-
ten. Neben der Ausfiihrung von interdisziplindren Anwen-
dungscharakteristiken werden experimentelle wie auch kli-
nische Studien zu den jeweiligen Materialien thematisiert.
(Dtsch Zahnarztl Z 2014; 69: 708-721)

Schliisselwdrter: regenerative Materialien; Knochenersatzmate-
rialien; Knochentransplantate; nattirliche Materialien; syntheti-
sche Materialien

Introduction: The regenerative potential of human bone
growth is constrained by different factors like individual-re-
lated physiology and various other determinants such as dis-
ease and age. Thereby, the regenerative potential of human
bone can be enhanced by various bone substitute materials
as a suppository.

Material and Methods: Currently available materials can
be divided into two groups: natural and synthetic bone sub-
stitute materials (BSM). Beside autogenic substances, the
group of natural BSM includes allogeneic, xenogeneic and
phytogenic materials. The synthetic group can be divided
into metals, cements, ceramics, polymers and composites.
The different product categories are more or less accepted
and integrated in everyday practice. It is crucial to know the
benefits and risks of available materials in order to use them
properly for the appropriate indications.

Results and Conclusion: In addition to currently available
dental regenerative materials, this article introduces further
constituents which could increasingly gain access to practice
in the nearer future. Besides conducting interdisciplinary ap-
plication characteristics, the article discusses experimental
and clinical studies on the respective materials.

Keywords: regenerative materials; bone substitute materials;
bone transplants; natural materials; synthetic materials
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1. Einleitung

Regenerative Materialien stellen einen
Bereich mit erheblichem wirtschaftli-
chen Potenzial und steigenden Wachs-
tumsraten dar. Nach Umsatzriickgdngen
in den Jahren 2000 bis 2002 konnte der
weltweite Absatz von 487 Millionen
Dollar im Jahr 2002 auf 2,4 Milliarden
Dollar im Jahr 2007 fast verfiinffacht
werden [51]. Insgesamt waren 2007
weltweit tiber 55 kommerziell aktive Fir-
men sowie {iber 110 Firmen oder Start-
ups mit iiber 6.000 Vollzeitarbeitsstellen
am Markt vertreten, von denen 55 % ih-
ren Hauptsitz in den USA hatten [51].
Das fiir 2007 errechnete Gesamtkapital
des Sektors in Hohe von 4,7 Milliarden
Dollar untermauert dessen wirtschaftli-
che Relevanz [22, 51].

Viele Defektsituationen nach Kno-
chen- oder Weichgewebeverlust in der
Zahnmedizin verlangen aufgrund der li-
mitierten Verfiigbarkeit und der gegebe-
nen Entnahmemorbidititen nach Er-
satzgeweben oder wachstumsunterstiit-
zenden Materialien verschiedener Her-
kunft.

Folgende regenerative Materialien kon-
nen unterschieden werden:

e Knochenersatzmaterialien

e Membranen

e Weichgeweberegenerate

In diesem Artikel werden im Folgenden
die grofien Wissens- und Themengebie-
te regenerativer Materialien systema-
tisch beschrieben, erlautert sowie mit re-
levanten aktuellen Studien aus dem
zahnmedizinischen Bereich unterlegt.
Aufgefiihrte Produkte stellen lediglich
Beispiele fiir bestimmte Gruppen rege-
nerativer Materialien dar.

2. Grundlagen: Osteogenese,
Ossifikation,
Defektheilung

Osteogenese (Entstehung eines Kno-
chens) und Ossifikation (Bildung von
Knochengewebe) werden bei der Be-
schreibung der desmalen (direkten) und
chondralen (indirekten) Knochenbil-
dung oft synonym verwendet, wobei
durch das Zusammenspiel von Osteozy-
ten, Osteoblasten und Osteoklasten als
,basic multicellular unit” (BMU) neuer
Knochen gebildet bzw. im Zuge der Kal-
lusformation erneuert wird [38, 39, 43,
80].

Osteoblasten stammen dabei von
sich zu Osteoprogenitorzellen differen-
zierenden, multipotenten mesenchy-
malen Stammzellen (MSCs) ab, welche
sich durch verschiedene Stimuli, bei-
spielsweise durch Bone morphogenetic
protein 2 (BMP-2), eine Metalloprotease
aus der Peptidase M12 A Familie und ein
wichtiger Ansatzpunkt regenerativer
Versuchsreihen, weiter zu Osteoblasten
differenzieren [43, 79]. Osteoklasten
entstammen hingegen den Granulo-
zyten/Makrophagen-Progenitorzellen
und somit den multipotenten hdmato-
poetischen Stammzellen, welche sich
durch Granulozyten-Makrophagen Ko-
(GM-
CSF), Makrophagen Kolonie-stimulie-
rende Faktoren (M-CSF), Tumor-Nekro-
se-Faktoren (TNF) und verschiedene In-
terleukine differenzieren [43]. Dabei
nehmen Osteoblasten bei der Osteo-
klastogenese eine parakrine Regulie-
rungsfunktion ein, indem sie durch ih-

lonie-stimulierende  Faktoren

ren RANKL-Liganden mit dem Trans-
membranrezeptor RANK mit anschlie-
Bender NF-xB vermittelten Signaltrans-
duktion die Osteoklastogenese anregen
und tiber den WNT/B-Catenin-Weg mit
OPG-Bildung diese Rezeptoren inhibie-
ren [38, 39, 43].

2.1 Knochenersatzmaterialien
(Engl: Bone Subsitute Materials
[BSMs))

Knochenersatzmaterialien (KEM) wer-
den in natiirliche, synthetische und Ver-
bundmaterialien eingeteilt (Tab. 1) [22,
42,42,75,75,77].

Die aufgefiihrten Materialien miis-
sen hierbei verschiedenen Anspriichen
gerecht werden und sollten diverse
Funktionen erfiillen.

Zuriickgehend auf die initialen Ver-

suche durch Barth und Ollier in den Jah-

ren 1867 und 1893 werden folgende An-

spriiche an ein ideales KEM gestellt [30,

42, 66, 77]:

o Sterilitdt und Biokompatibilitat

e Fehlende Toxizitdt, Teratogenitat, Kan-
zerogenitdt und Immunogenitit

* (Moglichst vollstandige) Biodegradier-
barkeit

e Osteoinduktion,
und Osteopromotion

e Stabilisierung des Blutkoagels

Osteokonduktion

e Stabilitdt bei gleichzeitiger interkon-
nektierender Porositat
e Frithzeitige Belastbarkeit

e Langfristige, stabile Implantatintegra-
tion
» Kostengtinstige, dreidimensionale Struk-
tur
Diese Anforderungen werden je nach
Produktklasse und Zusammensetzung
vornehmlich von Kompositen erfiillt,
wéahrend  Kalziumphosphatzemente,
Polymere, Keramiken sowie nattirliche
Kollagene osteokonduktiv und demi-
neralisiertes ~ Knochenmineral, = WF
(Wachstumsfaktoren), Zytokine als
auch genetische Therapieansitze osteo-
induktiv wirken [42, 66, 77].

Die als echte Knochenneogenese be-
zeichnete Osteokonduktion entlang ei-
ner moglichst stabilen Leitschiene un-
terscheidet sich dabei von der durch WF
(z.B. bone morphogenetic proteins,
BMPs) vermittelten Osteoinduktion als
Induktions- und Differenzierungsvor-
gang osteogener Zellen aus niedrig diffe-
renzierten Vorlduferzellen. Dabei entste-
hende
Knochen in Geweben entstehen, die
normalerweise nicht am Knochenstoff-

Osteoprogenitorzellen lassen

wechsel bzw. der Knochenheilung teil-
nehmen (z.B. Muskel) [22, 42, 77]. Der
Begriff der Osteopromotion beschreibt
dabei die stimulierenden Wirkungen auf
ortsstdndige osteogene Zellen, was eben-
falls in manchem Ausmaf} durch KEMs
anteilmafiig gewdhrleistet werden kann
[77]. Interkonnektierende Poren unter-
schiedlicher Dimension vergrolern die
innere Oberfliche des KEMs, wobei zu-
nehmende  Porendurchmesser  von
> 100 pym eine Vaskularisation bei wie-
derum abnehmender Stabilitdt ermogli-
chen. Kleinere Poren fordern die Gewe-
beformation durch An- und Einwach-
sungsvorgange, was wiederum einer
Neovaskularisation entgegensteht [77].
Neben Formstabilitdt und guten bio-
mechanischen Eigenschaften sollten
Knochenersatzmaterialien eine anwen-
derfreundliche Verarbeitung und Hand-
habung sowie je nach Zielsetzung opti-
male Resorptionseigenschaften (gleiche
Geschwindigkeit von Degradation und
nativer Ersatzknochenbildung) aufwei-
sen [42, 77].
In Abhiéngigkeit von Einsatzgebiet und
Zielsetzungen konnen KEM folgende
Funktionen erfiillen:
® Osteokonduktion und -induktion bei
Verwendung als Platzhalter und Leit-
schiene zur Formgebung
e Stimulierung des Knochenstoffwech-
sels
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e Tragermaterial fiir verschiedene aktive
Substanzen, z.B. Antibiotika, WF
e Tragermaterial fiir gentherapeutische
Zielsetzungen
Die Anforderungen und Funktionen
werden beziiglich der osteogenen Neu-
formation von autogenen Transplanta-
ten maximal erfiillt, wohingegen andere
Entitdten diese nur teilweise unter Be-
riicksichtigung einer moglichen Trager-
funktion fiir wachstumstérdernde An-
sdtze bzw. Substanzen erreichen.

Trotz vieler erfolgsversprechender
Ergebnisse und Forschungsansdtze im
Bereich der KEM muss der autologe Kno-
chentransfer weiterhin als Goldstan-
dard gelten. Autologer Knochen kann
bei gleichzeitig guter Biokompatibilitét
durch die hypoallergene Struktur als os-
teokonduktives Scaffold mit osteogener
Kapazitdt genutzt werden und sowohl
vaskuldr als auch avaskuldr mit erheb-
lich héheren Erfolgsraten transplantiert
werden als momentan verfiigbare nicht-
autologe Knochenersatzmaterialien [33,
42, 77].

2.2 Nattirliche KEM

Die natiirlichen Materialien lassen sich
gemdfl ihrer Herkunft in autogene
(Spender und Empfanger stellen das
gleiche Individuum dar), allogene
(Spender und Empfinger gehoren der
gleichen Spezies an) und xenogene
(Spender um Empfanger gehoren nicht
der gleichen Spezies an) Ausgangssub-
stanzen unterteilen [42]. Phytogene Ma-
terialien konnen hierbei der Gruppe der
Xenogene untergeordnet werden.

In der Gruppe der synthetischen
Materialien werden Keramiken, Metalle,
Polymere sowie Zemente unterschie-
den.

Verbundmaterialien werden auch
als Komposite bezeichnet.

2.2.1 Autogene Transplantate

Autogene Materialien werden aus dem
eigenen Korper entnommen und an an-
derer Stelle als Knochentransplantate
eingesetzt, wodurch Autbau und Eigen-
schaften des Transplantates den Anfor-
derungen an das ideale KEM entspre-
chen. Trotz begrenzter biologischer Ver-
figbarkeit und einhergehender Entnah-
memorbidititen gilt das autogene
Transplantat weiterhin als Goldstan-
dard zur Augmentation volumindser
Defekte und gehort zu den am haufigs-

ten transplantierten Geweben {iber-
haupt [30, 42, 79]. Dabei vermitteln na-
tiirlich verfiigbare Stammzellen und WF
sowohl osteoinduktive- als auch kon-
duktive Eigenschaften [30, 42, 79, 79].

Es wird zwischen vaskularisierten-,
avaskuldren- und spongiosen Trans-
plantaten unterschieden, die je nach In-
dikation unter Verwendung etwaiger
Hilfsmittel (Scaffolds, Schrauben u.a.)
zum Einsatz kommen.

Osseo Plus Transfer (BEGO, Bremen,
Deutschland) ist ein Entnahmesystem
fiir autogene Transplantate zum Einsatz
bei horizontalen und vertikalen Kno-
chendefekten, insbesondere des Alveo-
larkammes. Nach Aufbereitung des
Empfangerlagers und Entnahme des
Transplantates wird dieses mittels Os-
teosyntheseschrauben am Zielort befes-
tigt (Abb. 1).

Fir grofivolumige Knochendefekte
wie beispielsweise Teil- oder Komplett-
resektionen des Unterkiefers konnen
mittels CAD/CAM-Technologie auto-
loge Knochentransplantate (z.B. Fibula,
Beckenkamm) mittels Schablone aus-
geschnitten und entsprechend der Kon-
figuration des Empfingerlagers fiir die
Transplantation vorbereitet werden.
Derartige Systeme werden unter ande-
rem von den Firmen Depuy-Synthes
(Tutlingen, Deutschland), KLS Martin
(Tutlingen, Deutschland), Planmeca
(Helsinki, Finnland) und BIOMET (Ber-
lin, Deutschland) angeboten.

Als weniger invasiv und damit weni-
ger patientenbelastend gilt das Entnah-
mesystem von Knochenmarkaspiraten
fur grolvolumige Knochendefekte (Rea-
mer-Irrigator-Aspirator [RIA]- Technik),
wobei Knochenmark aus dem Femur
aspiriert wird [30, 60]. Bei quantitativ
gesteigertem Entnahmematerial zeigen
bisherige Ergebnisse keine Nachteile im
Vergleich zur herkdmmlichen Becken-
kammentnahme [8, 28, 60].

2.2.2 Allogene Transplantate

Allogene KEM werden aus Organspen-
derknochen gewonnen und sind nach
verschiedenen Aufbereitungsprozessen
in vielen Formen verfiigbar. Dabei kon-
nen spongitse sowie kortikale Substan-
zen als mineralisierte oder deminerali-
sierte (DBM = demineralized bone matrix;
DFDBA = demineralized freeze-dried bone
allograft) Knochenmatrix verwendet
werden. Bei beiden Aufbereitungsfor-
men steht eine initiale Entfernung im-

munogener- und infektioser Riickstdn-
de im Vordergrund, die je nach Herstel-
ler und Produkt durch verschiedene
Verfahren erreicht wird (z.B. Lyophili-
sierung, Gammabestrahlung, Peressig-
sdure-Ethanol-Sterilisierung). Demine-
ralisierte Materialien bieten durch die
gute Verfiigbarkeit der nach Aufberei-
tung noch erhaltenen WF ein hoheres
induktives Potenzial [22, 34, 42, 72,
77]. Trotzdem kann das Risiko der Uber-
tragung kontaminierter
hierbei mit an Sicherheit grenzen-
der Wahrscheinlichkeit ausgeschlossen

Materialien

werden.

Maxgraft (botiss dental GmbH, Ber-
lin, Deutschland) ist ein Produktbeispiel
fiir eine mineralisierte Knochenmatrix
und wird nach hohen Qualitédtsstan-
dards steril aus Organspenderknochen
durch die Gewebebank der Universitéts-
medizin Charité, Berlin, aufbereitet
(Spenderauswahl, Spendertestung auf
Infektionen mit HIV, HBV und HCYV,
chemische Reinigung, Aufbereitung,
Sterilisation) (Abb. 2a, b). Human-Spon-
giosa ist als Granulat oder in Blockform
erhéltlich. Als weitere Produktbeispiele
fiir eine mineralisierte Knochenmatrix
sind die verschiedenen spongitsen und
kortiko-spongidsen ~ Produkte  Puros
(Zimmer Dental, Freiburg, Deutschland)
sowie die Praparate des Deutschen Insti-
tuts fiir Zell- und Gewebeersatz zu nen-
nen, welche sich durch ihre Spenderge-
webe, Herstellungsverfahren, Produkt-
zusammensetzung und Darreichungs-
form unterscheiden.

Bei DBM werden die anorganischen
Bestandteile vollstandig entfernt, sodass
ein kollagen-trabekuldres Geriist zu-
riickbleibt. Hierdurch stehen die enthal-
tenen WF (z.B. knochenmorphogeneti-
sche Proteine und Zytokine) in hoherem
Mafle zur Verfiigung [22, 34, 77]. Als
kommerziell verfiigbare Produkte sind
hier u.a. Grafton (BioHorizons, Freiburg,
Deutschland) und Puros in deminerali-
sierter Form (Zimmer Dental, Freiburg,
Deutschland) zu nennen, welche als
Putty (Paste), Block oder flexibel
schneidbare Streifen erhaltlich sind.

Die aus der Maxgraft-Produktfamilie
erhdltlichen bonerings (botiss dental
GmbH, Berlin, Deutschland) stellen
ebenfalls eine neuartige patienten-
freundliche Produktentwicklung dar
und werden aus vorfabrizierten Spon-
giosablocken hergestellt. Diese konnen
bei Sinusbodenaugmentationen sowie

B © Deutscher Arzte-Verlag | DZZ | Deutsche Zahnirztliche Zeitschrift | 2014; 69 (12)
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Materialherkunft Materialbeschreibung m Nachteile/Vorteile Beispielpraparate

Natiirliche
Materialien

Autolog/autogen

(Autoplastik)

Syngen/isogen

Allogen
(mineralisiert)

Allogen

(entmineralisiert)

Spender und Empféanger gleich

Spender und Empféanger sind
Zwillinge

Spender und Empfanger geho-
ren der gleichen Spezies an

Spender und Empfanger geho-
ren der gleichen Spezies an

Spender gehort einer anderen

Xenogen Art an, z.B. bovines Material
Phytogen Pflanzliches Material
Synthetische
Materialien

; Kalziumphosphat-Keramiken
el e aus reinem Hydroxylapatit

Kalziumphsophatzemente,

AT bestehend aus ein bis zwei

Biologische Glaser

Polymere
(degradierbar)

Polymere

(nicht-degradierbar)

Komposite

Puderkomponenten in wassriger
Lésung

Basierend auf Saureoxid,
Kieselerde und Laugen

Synthetisches degradierbares
Polymer

Synthetisches nicht-
degradierbares Polymer

Vermischung verschiedener
natirlicher und synthetischer
Materialien zur Osteokonduktion-
und Induktion

osteokonduktiv
(osteoinduktiv)

osteokonduktiv

osteokonduktiv

osteokonduktiv

osteokonduktiv

osteokonduktiv

osteokonduktiv

osteokonduktiv

osteokonduktiv

osteokonduktiv

osteokonduktiv

osteokonduktiv,
osteoinduktiv

Tibiapraparat

Ubertragung von

Infektionskrankheiten

moglich

Ubertragung von
Infektionskrankheiten

moglich

Ubertragung von
Infektionskrankheiten

moglich

Ubertragung von
Infektionskrankheiten

moglich

Ubertragung von
Infektionskrankheiten

moglich

Knochenmark

Maxgraft, bonerings
(Botiss). Puros
mineralized (Zimmer
Dental)

Grafton (BioHorizons),
Puros demineralized
(Zimmer Dental)

Bio-Oss (Geistlich),
Cerabone (Botiss),
Bego-Oss (BEGO)

Algipore (Dentsply),
Biocoral (Biocoral)

Keine Ubertragung von
Infektionskrankheiten

moglich

Ostim (Heraeus Kulzer)

Norijan CRS® (Synthes)

Biogran® (BIOMET)

PLGA (Poly(lactic-co-
glycolic acid)), z.B.
Bioseed Oral Bone
(BioTissue Technologies)

Polyethylen (PE)

Fortoss Vital
(Biocomposites)

Tabelle 1 Verfugbare Knochenersatzmaterialien.

Table 1 Available bone substitute materials.

horizontalen- und vertikalen Knochen-
defekten eingesetzt werden und ermog-
lichen eine simultane Implantatversor-
gung (Abb. 3).

Als individuelle allogene Trans-
plantatlosung steht das Produkt max-
graft bonebuilder (botiss dental
GmbH, Berlin, Deutschland) zur Verfii-
gung, welches durch CT/DVT-Scans
mittels CAD/CAM-Technik individuel-
le, auf den Patienten zugeschnittene

Implantate durch die ,Cells and Tis-
suebank Austria (CTBA)“
(Abb. 4).

Nach aktueller Studienlage konnen
demineralisierte allogene KEM bei Si-

anbietet

nusbodenaugmentationen gleichwerti-
ge Ergebnisse wie autologe Transplantat-
materialien erzielen. Dies konnte auch
fir Kieferkammaugmentationen, intra-
ossdre Defekte sowie fiir Implantatver-
sorgungen nachgewiesen werden [2, 16,

17,27, 29, 40, 56, 61-63, 82, 95]. Einem
praktischen Einsatz kann aber das theo-
retische Risiko einer Ubertragung viraler
Erkrankungen gegeniiber stehen.

2.2.3 Xenogene Transplantate

Das pordse Hydroxylapatit (HA) wird als
Hauptbestandteil der meisten xenoge-
nen Materialien verwendet und ent-
spricht dem Hauptbestandteil der anor-
ganischen Knochenmatrix. Die meisten
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Abbildung 1 Beispielgrafik fir horizontalen Knochenaufbau [9].

Figure 1 Example for horizontal bone grafting [9].

xenogenen Materialien werden auf
pflanzlicher (Algen, Korallen) oder tieri-
scher Basis (bovin, equin, porcin) in mi-
neralisierter Form mittels Kalzinierung
oder Pyrolysierung gefertigt.

Das auf Algen basierende Algipore
(Dentsply, Konstanz, Deutschland) als
phytogenes HA ist ein knochenanaloges
hochporoses Kalziumphosphat, welches
zur Auffiilllung von Knochendefekten
verwendet wird und in Porengréflen
von 0,3 bis 2 mm zum Einsatz kommt.
Hier kann auch Biocoral (Biocoral, La
Garenne Colombes, Frankreich) als Kkris-
tallines Kalziumkarbonat in Aragonit-
Struktur verwendet werden, welches
ebenfalls hochporos (250-750 pm Po-
rengrofle) angeboten wird.

Das aus bovinem spongiosen HA
hergestellte Bio-Oss (Geistlich, Wolhu-
sen, Schweiz) ist das am besten unter-
suchte KEM und kann neben syntheti-
schen p-Trikalziumphosphat-Produkten
und allogenen Transplantaten als evi-
denzbasiertes KEM fiir verschiedene
Knochendefekte angesehen werden [42,
88]. Durch chemische Reinigung (Entfer-
nung von Fetten, Proteinen und Mikro-
organismen) und Sterilisation durch
Gamma-Bestrahlung kann das lange Zeit
als moglicher ,slow virus“-Ubertriger
angesehene Material als tiberaus sicher
eingestuft werden. Der natiirliche Auf-
bau und die Langzeitstabilitdt von Bio-
Oss fiithren zu einer verldsslichen Kno-
chenneubildung, welche in zahlreichen
Studien und Reviews in vitro und in vivo
bestatigt wurde [6, 42, 54, 64, 70, 88]. Als
osteokonduktives Material kann es ne-
ben der Auffiillung von Knochendefek-
ten und bei Sinusaugmentationen auch
fir periimplantdre Defekte verwendet
werden, wobei es zusdtzlich zur initialen
Stabilisierung des Blutkoagulums fiihrt
[77]. Neben Bio-Oss Collagen, welches
zusatzlich 10 % Kollagen zur Beschleuni-

gung der Resorptionsprozesse beinhal-
tet, wird Bio-Oss in Granulat- und Block-
form angeboten. Cerabone (botiss den-
tal GmbH, Berlin, Deutschland), Bego
Oss (BEGO, Bremen, Deutschland, Abb.
5a, b), CompactBone (Dentegris, Duis-
burg, Deutschland), NuOss (Henry
Schein, Langen, Deutschland) sowie Nu-
Oss Collagen (Henry Schein, Langen,
Deutschland) stellen einige mit Bio-Oss
bzw. Bio-Oss Collagen vergleichbare Pro-
dukte mit dhnlichem Indikationsprofil
und vergleichbarer Studienlage dar.

Die bovine Hydroxylapatit-Keramik
Cerabone ist besonders durch ein spe-
zielles Herstellungsverfahren, in dessen
Mittelpunkt die Sicherheit des Materials
steht, charakterisiert. In einer zweistufi-
gen Hochtemperatur Prozessierung wer-
den alle organischen Bestandteile sowie
antigene und infektiose Komponenten
vollstandig entfernt. Durch die Erhit-
zung auf 1250 °C werden ebenfalls Prio-
nen, die fiir die Ubertragung der bovi-
nen Encephalitis (BSE) verantwortlich
sind, sicher eliminiert, jegliches Uber-
tragungsrisiko kann somit ausgeschlos-
sen werden. Der Sinterungsprozess fithrt
auflerdem zu einer hohen Kristallinitat
und Phasenreinheit der resultierenden
Hydroxylapatit-Keramik. Beides be-
dingt eine hohe mechanische Stabilitat
sowie eine Stabilitdt des Kristallverbun-
des, welche ein Herauslosen von Einzel-
kristallen verhindert, die eine unge-
wiinschte Fremdkorperreaktion aus-
16sen konnen. Da im Verlauf der Prozes-
sierung die nattirliche raue Oberfliache
und offenporige Struktur des bovinen
Knochens erhalten bleibt, zeigt cera-
bone gute osteokonduktive Eigenschaf-
ten und dient damit als Leitschiene fiir
einwachsende Knochenzellen und Blut-
gefifle.

Als weitere xenogene Materialien
sind u.a. die auf equiner Basis hergestell-

ten Ox (imperiOs, Frankfurt, Deutsch-
land) und Bio-Gen (Mectron, Koln,
Deutschland) sowie die auf porciner
Grundlage gefertigten Substanzen Os-
teobiol, Apatos, Gen-Os, MP3, Putty
(American Dental Systems, Vaterstetten,
Deutschland) und OsteoGraf (Dentsply,
Konstanz, Deutschland) verftigbar. Sie
unterscheiden sich neben ihrer Ur-
sprungssubstanz (porcin, equin/corti-
cal, spongios, kortikal-spongios) auch
hinsichtlich Herstellungsverfahren, An-
wendungsspektrum und Applikations-
form (Putty, granuldr, Gel) und kénnen
dem etablierten Bio-Oss als gleichwertig
angesehen werden [6].

Als demineralisiertes xenogenes
Substitutionsprodukt auf Basis eines
Kollagenlyophilisats konnten Coloss
(Ossacur, Oberstenfeld, Deutschland)
sowie das mit Teicoplanin versehende
strukturgleiche Targobone (Ossacur,
Oberstenfeld, Deutschland) qualitativ
gleiche Ergebnisse wie HA/B-TCP-
(PDLLA)-Keramiken erzielen, wobei die
Ergebnisse gegeniiber alloplastischen
Transplantaten mechanisch minderwer-
tiger waren [7, 20]. Insgesamt muss im
Besonderen beziiglich des Produktes
Targobone auf die von der Evidenzlage
her unzureichende Studienlage verwie-
sen werden [71].

PepGen P15 (Dentsply, Konstanz,
Deutschland) ist ein innovatives xeno-
gen-synthetisches Produkt aus bovinem
HA und synthetischem Polypeptid P-15.
Das Polypeptid aus 15 Aminosduren
imitiert den Kollagenbindungsrezeptor
fiir Osteoblasten auf der Knochenober-
fliche und fiihrt so zu deren Differenzie-
rung, was eine beschleunigte Knochen-
neubildungsrate bewirkt. Das in PepGen
P15 verwendete HA wird in einem
Hochtemperaturverfahren bei 1.100 °C
hergestellt und das Polypeptid P-15 an-
schliefend irreversibel gebunden.

2.3. Synthetische und artifizielle
Materialien

Synthetische Knochenersatzmaterialien

kénnen wie folgt unterteilt werden

* Metalle: Titan

e Zemente: Kalziumphosphatzemente

e Keramiken: Hydroxylapatit, o-/B-Tri-
kalziumphosphat (o-/B-TCP), Biogla-
ser

¢ Glasionomere

e Polymere: Polyglycolide, Polylaktide,
Copolymere
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Abbildung 2a Ein Beispiel fiir eine mineralisierte allogene Knochenmatrix in rasterelektronen-

mikroskopischer Aufnahme (rechts) und makroskopisch in Blockform (links) [14].

Figure 2a Example for a mineralized allogenic bone matrix: scanning electron microscopy

(right) and macroscopic in block shape (left) [14].

Abbildung 2b Ein weiteres Beispiel fiir eine mineralsierte allogene Knochenmatrix in raster-

elektronenmikroskopischer Aufnahme (rechts) und makroskopisch in Blockform (links) [14].

Figure 2b Another example for a mineralized allogenic bone matrix: scanning electron micro-

scopy (right) and macroscopic in block shape (left) [14].

e Komposite: Mischverhéltnisse organi-

scher und anorganischer Komponenten
Das hydroxylierte und von Osteoblasten
gebildete Kalziumphosphatsalz HA mit
hohem Hirtegrad ist der Hauptbestand-
teil der anorganischen Knochenphase
und bildet nach einem Raumgitterprin-
zip hexagonal-nadelférmige Kristalle.
Nattirliches HA dient als Vorlage fiir syn-
thetische HA- und Phosphatkeramiken
[43, 77].

Der menschliche Knochen setzt sich
aus 25 % organischer Substanz (haupt-
sachlich Kollagen Typ I), 65 % anorgani-
scher Matrix (HA) sowie 10 % Wasser zu-
sammen, wobei die HA-Kristalle durch
Verbindung mit den Kollagenfibrillen
Harte- und Knochenfestigkeitsgrad be-
stimmen [47, 77].

Das weitestgehend mit dem natiirli-
chen HA identische synthetische Kera-
mikprodukt B-TCP mit einem vertragli-
chen CaO-P205-Verhiltnis von 1,67
geht als osteotrop-bioaktiver Werkstoff
mit Freisetzung von Kalzium- und Phos-
phationen eine so genannte Verbundos-

teogenese mit dem menschlichem Kno-
chen ein, was neben Stabilitdt und Os-
teokonduktion auch dessen Vertraglich-
keitsprofil unterstreicht [42, 58, 77].

2.3.1 Metalle

Reintitan und Titanlegierungen gelten
im orofazialen Bereich fiir kndcherne
Defekte und Implantatstrukturen als
etablierte tempordre Werkstoffe und
sind als Platten, Nagel, Schrauben,
Drihte, Klammern und dentale Implan-
tate erhaltlich [30, 42, 77]. Im Gegensatz
zu Legierungen aus rostfreiem Stahl,
Edelstahl und verschiedenen Kobalt-
Chrom-Bindungen, ist Titan aufgrund
seiner maRig erhohten Elastizitit und
Festigkeit weniger anfillig fiir osteope-
nische Prozesse (,stress shielding”) ge-
mafl dem Wolff-Gesetz [30, 77].

In der Herstellung der heute kom-
merziell verfiigbaren Titanimplantate
gibt es verschiedene Strahlmittel und
Verfahren zur Oberflaichenmodifikati-
on. Dabei zeigen neueste Studien eine
erhohte Knochenformation und Osseo-

integration von ,grit blasted” und , ther-
mal treated” (,2step”) sowie ,micro arc
oxidized” (MAO) behandelten Titan-
oberflichen [3, 26, 55]. Canullo et al.
konnten ebenfalls geringere Knochen-
verluste in einem Zeitraum von 6 bis 18
Monaten bei in Argon-Plasma behan-
delten dentalen Titaniumimplantaten
feststellen [15].

Zur Optimierung der adhédsiven und
integrativen Prozesse konnten Studien
Vorteile bei einer Ummantelung von Ti-
tan mit HA (,,coating”) aufzeigen, wobei
die HA-Beschichtung selber keinen anti-
bakteriellen Effekt hat [5, 91, 92]. Wei-
terhin fraglich und durch kontrire Stu-
dienergebnisse in Frage gestellt ist, ob
die Rauheit und Mikroporositdt das ent-
scheidende Kriterium fiir eine gesteiger-
te Osseointegration darstellt [19, 30].

Beziiglich der Pravention von Im-
plantatverlusten zeigen mit HA be-
schichtete Implantate mit zunehmender
Schichtdicke und Liange von tiber 10 mm
eine gleichmafigere Verteilung der Kau-
kraft [18, 25]. Wo Rauchen und Belastun-
gen von nur 150 N den Implantaterfolg
gefdhrden konnen, konnten Mahnama
et al. im Tierversuch die Mechanostat-
Theorie nach Frost fiir eine notwendige
Belastung des Kiefers nach Implantatver-
sorgung bestdtigen [23, 52, 86]. Als wei-
teres Forschungsspektrum dentaler Tita-
niumimplantate darf die Entwicklung ei-
ner proliferationsfordernden und gleich-
zeitig antibakteriellen Oberfliche durch
inkorporierte Antibiotika gesehen wer-
den, wobei Polycaprolacton/Alginat
(PCL/AL)-Oberfldchen und Ringe an der
Implantatbasis gute Ergebnisse aufzei-
gen konnten [35, 45].

Im aktuellen Fokus der Forschung
stehen degradierbare Magnesiumim-
plantate, welche im theoretischen Mo-
dell durch optimale Prozesseigenschaf-
ten (Einstellen der Rauigkeit, dreidi-
mensionale Kanalstruktur), Stabilitdt
und biologische Eigenschaften (u.a. feh-
lende Antigenitat) tiberzeugen [81, 94].
Dabei sind aber die Probleme der Degra-
dationskinetik trotz erheblicher For-
schungsbemiihungen (u.a. H2-Entwick-
lung, Alkalisierung bei gleichzeitig
schneller Degradation) im Wesentli-
chen bis heute ungelost [37, 81].

2.3.2 Kalziumphosphatzemente

Kalziumphosphatzemente werden in
Zwei- und Dreikomponentensysteme
unterschieden. Zweikomponentensys-
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Abbildung 3 Einsatz eines préfabrizierten allogenen KEM [14].

Figure 3 Use of a prefabricated allogeneic bone replacement material [14].

Abbildung 4 Ein Beispiel fur ein durch die CAD/CAM-Technik fabriziertes allogenes KEM [14].
Figure 4 An example for a CAD/CAM fabricated allogeneic KEM [14].

teme bestehen aus ein bis zwei Kalzium-
Pulverkomponenten und Natrium-
monophosphat als wassriger Losung,
welche als formbare Paste appliziert wer-
den kénnen und durch Sedimentation
in situ aushdrten (,setting” ) [11]. Bei
Dreikomponentensystemen reagiert ein
basisches mit einem sauren Kalzium-
phosphat unter Bildung eines neutralen
Endprodukts.

Wie bei anderen regenerativen Pro-
dukten ist auch bei resorbierbaren Kalzi-
umphosphatzementen die Materialpo-
rositdt fiir die Osteokonduktion und das
Degradationsverhalten entscheidend,
wobei die ohnehin nur gering belast-
baren Zemente mit zunehmender Poro-
sitit weiter an Stabilitit einbtiffen [11,
73,77, 78, 84]. Liu et al. konnten in die-
sem Zusammenhang Abhidngigkeiten
zwischen den Partikelgroflen und Hy-
dradationsvorgidngen aufzeigen, was in
schnellerer Reaktionsfolge zu Stabilité-
ten bis 50 MPa fiihrte [49].

Die sich in ihren Einzelkomponen-
ten unterscheidenden Kalziumphos-
phatzemente Norian CRS (Synthes, Um-
kirch, Freiburg), BoneSource (Stryker,
Duisburg, Deutschland) und CaSO4
(ACE, Brockton, USA) sind einige der am
Markt erhéltlichen Produkte.

Das aus alpha-Trikalziumphosphat,
Monokalziumphosphat-Monohydrat,

Kalziumkarbonat und Natriumphos-
phat bestehende Norian CRS hirtet in
warmer und feuchter Umgebung inner-
halb von 6-8 min zu karbomatisiertem
Apatit (Dhallite) aus, was dem humanen
Knochenmineral sehr dhnlich ist. Seine
Endfestigkeit erreicht Norian CRS nach
etwa 12-24 h.

BoneSource hirtet als isotherm
selbst abbindender Zement bestehend
aus Tetrakalziumphosphat, Dikalzium-
phosphat-Dihydrat und  Natrium-
monophosphat innerhalb von 6-7 min
aus und erreicht als HA nach 4-6 h seine
Endfestigkeit. Da es aber in waéssriger
Umgebung zerfdllt, gibt es fiir den
mund-, kiefer- und gesichtschirurgi-
schen Bereich Kklare
beschrankungen.

CaSO4 ist als weiteres Zement aus

Zulassungs-

dieser Produktklasse zu nennen, wel-
ches als Kalziumsulfat-Hemihydrat
(Gips) bei dhnlichen Aushartungseigen-
schaften nach etwa 12 h seine Endfestig-
keit erreicht.

2.3.3 Keramiken

Die biokompatiblen und osteokonduk-
tiv wirksamen synthetischen Keramiken
setzen sich aus den Basissubstanzen HA,
alpha-Trikalziumphosphat (a-TCP) und
beta-Trikalziumphosphat (B-TCP) zu-
sammen [10, 21, 73, 77, 83, 85].

Die Keramiken werden mittels Sinte-
rung aus den pulverformigen Basissubs-
tanzen Kalzium und Phosphor im Ver-
hiltnis 1,5 (TCP) bis 1,67 (HA) im Hoch-
temperaturverfahren bei 1.000-1.500 °C
hergestellt, wobei mit hoheren Tem-
peraturen die Materialdichte zulasten
der Porenanzahl zunimmt [30, 69, 73,
77, 85]. Beide Parameter stellen ent-
scheidende Kriterien fiir den Substituti-
onserfolg dar, da eine Porengréfie von
150 bis 600 pm eine optimale Grenzfla-
chenaktivitit mit Knochenformation
gewdhrleistet und durch die Dichte-
zusammensetzung der Keramik deren
Resorptionsverhalten und Stabilitét be-
stimmt werden, wobei eine hdohere
Dichte und Stabilitdt eine schnelle Re-
sorption verhindert [73, 77]. Weiterhin
ist festzuhalten, dass HA allein lediglich
zelluldren Degradationskinetiken ausge-
setzt ist, wohingegen von den TCP-Kera-
miken o-TCP am schnellsten degradiert
[30]. Als biphasische Produkte gelten
solche, welche in einem bestimmten
Mischverhiltnis von HA zu TCP zuei-
nander stehen [4, 42, 77].

Ostim (Heraeus Kulzer, Hanau,
Deutschland), OsteoGraf LD-300
(Dentsply, Konstanz, Deutschland) und
ingeniOs HA (Zimmer Dental, Freiburg,
Deutschland) sind Produktbeispiele fiir
reine HA-Keramiken, wobei das nano-
kristalline Ostim wegen der kleinen Par-
tikelgrofle optimal resorbierbar ist und
im Gegensatz zu anderen Materialien
eine grofere spezifische Oberfliche
durch Nicht-Sinterung bietet (Abb.
6a—c) [36]. IngeniOs gewdhrt mit bis zu
80 % interkonnektierender Porositat
gute Voraussetzungen fiir eine optimale
und schnelle Knochenneubildung. Die
Produkte sind als Granulat und als
spritzfertiges Material verfiigbar. Ein
weiteres Material, das in injizierbarer
Form erhiltlich ist, ist die synthetische
Knochenpaste maxresorb inject (botiss,
dental GmbH, Berlin, Deutschland). Es
handelt sich dhnlich Ostim um ein Gel
aus nanokristallinem Hydroxylapatit,
allerdings resultiert die zusdtzliche Ein-
lagerung von biphasischen HA/B-TCP
Granula in einer erh6hten Volumensta-
bilitdt des Materials. Wéahrend die na-
no-HA Partikel sehr schnell resorbieren
und die Knochenneubildung stimulie-
ren, dienen die Granula dem Volumen-
erhalt und bedingen die pastose Form;
maxresorb inject ldsst sich formen und
an die Defektkonturen anpassen.
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Abbildung 5a Auflichtmikroskopie (links) und Rasterelektronenmikroskopie (rechts) eines

bovinen xenogenen Transplantats [24].

Figure 5a Light microscopy (left) and scanning electron microscopy (right) of a bovine xeno-

graft [24].

Abbildung 5b Weitere rasterelektronenmikroskopische Bilder eines bovinen xenogenen Trans-

plantats [9, 24].

Figure 5b Further scanning electron microscope images of a bovine xenograft [9, 24].

Als nicht resorbierendes HA fiir be-
sondere Indikationsstellungen ist u.a.
OsteoGraf D (Dentsply, Konstanz,
Deutschland) auf dem Markt erhéltlich.

Als Mischung aus HA, Kollagen und
Chondroitin als Stiitzgertist konnte Bio-
site (Pierre Rolland, Mérignac Cedex,
Frankreich) im Vergleich mit reinem HA
bessere Ergebnisse beziiglich Zellwachs-
tum, Zelladhédsion und Zelldifferenzie-
rung ostoblastdrer Zelllinien aufzeigen
[90]. Diese Effekte konnten in Gegen-
wart humaner mesenchymaler Stamm-
zellen nicht nachgewiesen werden [53].

Maxresorb (botiss dental GmbH, Ber-
lin, Deutschland), CompactBone S (Den-
tegris, Duisburg, Deutschland) und Strau-
mann BoneCeramic (Straumann, Frei-
burg, Deutschland) sind weitere zu 100 %
synthetische Produkte, setzen sich aber
zu 60 % aus langsam resorbierendem HA
sowie zu 40 % aus B-TCP zusammen, was
in Form von zwei unterschiedlichen Akti-
vitdtsphasen ein optimales Verhiltnis
von Stabilitit und Knochenneubildung
gewdhrleistet. Alle Produkte bieten eine
interkonnektierende Porenstruktur und
sind ebenfalls in Granulatform, als Spritz-

applikation oder teilweise in Block- und
Zylinderform verfiigbar, wobei maxre-
sorb mit bis zu 80 % Porositdt und Poren-
durchmessern von 200-800 pm optimale
Eigenschaften aufweist.

Als reine TCP sind u.a. das o-TCP
Biobase (ImperiOs, Frankfurt, Deutsch-
land) und das beta-Trikalziumphosphat
Cerasorb (Riemser, Kleinostheim,
Deutschland) verfiigbar, welche durch
mononukledre  Phagozyten, multi-
nukledre osteoklastendhnliche Zellen
sowie durch chemische Losungsprozes-
se degradiert werden [42].

Biobase hat dabei mit 6-24 Monaten
ein variabel lingeres Degradationsver-
halten als B-TCP mit 6-12 Monaten und
wandelt sich zum Teil am Implantati-
onsort in Hydroxylapatit um, welches
wiederum die lange Nachweisbarkeit in
Rontgenbildgebungsverfahren  erklért
[93].

B-TCPs wie Cerasorb degradieren
teilweise bei Entziindungsvorgiangen
mit einhergehendem schnellen Volu-
menverlust bzw. Zerfall [30, 42, 77]. Da-
gegen bietet das interkonnektierende

Mikroporensystem mit Porengrofien

von 0,5 - 0,6 mm eine optimierte Ver-
sorgungsumgebung fiir die sich formie-
renden und einwachsenden Osteone
und Knochenstrukturen (Nerven, Blut-
gefdfie, Fasern), sodass hier von einem
B-TCP-Leitschieneneffekt  gesprochen
werden kann [77, 93]. Cerasorb selbst ist
in vier verschiedenen Produktlinien er-
haltlich: Cerasorb Classic, M, Perio und
Plus. Cerasorb M bietet dabei ein mehr
mikro-, meso- und makropordses Sys-
tem zur besseren Knochenformation,
wohingegen Cerasorb Plus mit auto-
logen Knochen gemischt implantiert
wird. Cerasorb Perio ist speziell fiir par-
odontale Defekte entwickelt worden.

Durch seine Gewebeneutralitdt bil-
det B-TCP eine hervorragende Grund-
lage als Scaffold in Kombination mit WF
oder auch fiir die Technik des selective
laser meltings [48]. Bei Letzterem wird
auf der Basis eines CT Datensatzes ein
dem humanen Knochen sehr dhnliches
interkonnektierendes Konstrukt her-
gestellt, welches aus verschiedenen Ma-
terialien wie B-TCP und PDLLA die Vor-
teile der jeweiligen Knochenersatzmate-
rialien vereint.

In einem systematischen Review zu
5-Jahres-Uberlebens- und Komplikati-
onsraten von fixierten dentalen Implan-
taten, welche entweder durch Kerami-
ken oder mit Metall verstarkten Kerami-
ken fixiert wurden, konnte Layton
durchgdngig schlechtere Ergebnisse fiir
die nur mit Keramiken fixierten Implan-
tate feststellen [46].

2.3.4 Biogldser

Konventionelle Biogldser und Glaskera-
miken setzen sich aus sauren (Phosphor-
pentoxid, Siliziumoxid, Aluminium-
oxid) und basischen Oxiden (z.B. Kalzi-
umoxid, Magnesiumoxid, Zinkoxid) zu-
sammen. Bei 1.500 °C werden die sauren
Ausgangsstoffe gemischt und geschmol-
zen, wobei sich die basischen Ionen an
das entstandene dreidimensionale bio-
aktive sowie interkonnektiv-porose
Phosphoroxid-Siliziumoxid-Netzwerk
anlagern [73, 77]. In situ wird die karbo-
natreiche Apatitschicht abgeschieden,
was im Vergleich zu HA zu einer erh6h-
ten Bioaktivitit mit Gewebeformation
fihrt [30, 32, 67, 77]. Das relative neue
Sol-Gel-Verfahren verspricht durch Bil-
dung silikatbasierter Hydro- und Xero-
gele zukiunftig neue Applikationsfor-
men mit verstdrkten katalytischen Ef-
fekten auf die Knochenbildung [30].
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Abbildung 6a-c Histologische Aufnahmen (links: 35x-VergroBerung, mittig: 350x-VergréRerung, rechts: 700x-VergréRerung) des Knochen-

formationsprozesses einer reinen Hydroxylapatitkeramik drei Jahre nach Sinuslift. Geflechtknochen (Pfeile) + Osteoidsaum, Ostim-Depot (weiller

Stern), Osteo-zytenlakunen (schwarzer Stern).

Figure 6a-c Histological images (left: 35x-magnification, centered: 350x-magnification, right: 700x-magnification) of the bone formation process

of a pure hydroxylapatite ceramic bone replacement material three years after sinus augmentation. Woven bone (arrows) + osteoid, Ostim (white

star), osteocyte lacunae (black star).

Als biodegradierbare Bioglas-Pro-
dukte sind u.a. Biogran (Biomet, Berlin,
Deutschland), PerioGlas (NovaBone,
Jacksonville, USA) und NovaBone (ACE,
Brockton, USA), welche sich in ihren
Mischsubstanzen unterscheiden, in Par-
tikel- oder Blockform verfiigbar. Das aus
den Basissubstanzen Siliziumoxid und
Phosphorpentoxid bestehende Biogran
erreicht eine Osteokonduktion dadurch,
dass nach phagozytotischem Abbau des
Siliziumkerns Osteoprogenitorzellen in
die zuriickbleibende Phosphoroxidkam-
mer einwachsen konnen und eine Kno-
chenformation so von Kammer zu Kam-
mer stattfinden kann.

Die relativ schlechte Stabilitdt der
verfiigbaren Biogldser verhindert aller-
dings ihre breite Anwendung in der
Zahnheilkunde [30, 77].

2.3.5 Polymere

Polymere und Copolymere sind aus ein-
heitlichen oder verschiedenen Mono-
mereinheiten zusammengesetzte Mole-
kiile, die in der Chirurgie vornehmlich
als resorbierbare aber auch als nicht re-
sorbierbare Materialien zum Einsatz
kommen und aufgrund ihrer relativ ge-
ringen Steifigkeit zu einer starkeren me-
chanischen Beanspruchung des Kno-
chens fihren [22, 31, 42, 76, 77]. Somit
kommen sie nur im begrenzten Umfang
bei lasttragenden Indikationen zum Ein-
satz.

Dabei koénnen verschiedene Poly-
merstrukturen durch ihre Resorptions-
eigenschaften als ,drug-delivery-sys-
tem” eingesetzt werden, wobei all-

gemein erhohte Entziindungsinziden-
zen durch freiwerdende Monomerein-
heiten keine Seltenheit sind [30, 41, 77].

Aus Polymeren bestehende Materia-
lien werden in der Zahn- und Kieferchi-
rurgie als Nahtmaterial, Schrauben und
Stifte verwendet, wobei sich ihr Einsatz
als Knochenersatzmaterialien noch in
der Entwicklungsphase befindet.

So ist das bei Nahtmaterial oft ver-
wendete Polyethylen ein nicht-resor-
bierbares Polymer.

PLLA (Polylactide), PDO (Poly-
dioxanon) und PLLA-co-DLLA als degra-
dierbare Polymere werden bei verschie-
denen Schrauben und Stiften wie Smart
Pins, SmartScrew, SmartTrack (PLLA von
Bionx, Blue Bell, USA), Orthosorb Pin
(PDO von Johnson & Johnson, Neuss,
Deutschland) sowie Polypin (PLLA-co-
PDLA von Zimmer Dental, Freiburg,
Deutschland) verwendet.

Bei den Knochenersatzmaterialien
werden Homo- und Copolymere wie
PGA  (Polyglycolid), PLLA  (Poly-
L-Lactid), PDLLA (Poly-D,L-Lactid) und
PLGA (Poly(lactid-co-glykolid)) verwen-
det, wobei beim Heteropolymer PLGA
aus Milchsaure (LA) und Glycolsdure
(GA) ein hoherer Anteil an Milchsaure
zu einer lingeren Degradationszeit fiihrt
[41, 42, 44, 77]. Die zur Gruppe der Poly-
ester, Polycarbonate und Polyanhydride
gehorenden Materialien werden unter-
schiedlich resorbiert. So resorbieren Po-
lyester nach Wasserdiffusion als ganzes
Material (BULK-Degradation), wahrend
mit Dimeren ungesittigter Fettsduren
(FAD) ergédnzte Polyanhydride aus Seba-

(Abb. 6a-c: R. Smeets)

cinsdure erst an der Oberfliche degra-
dieren (surface erosion) [13, 44, 77]. Al-
lerdings kommt es beim Einsatz von Po-
lymeren als Knochenersatzmaterialien
insgesamt hdufig zu entziindlichen Re-
aktionen unklarer Genese [12, 13].

Als kommerziell verftigbares Pro-
dukt ist hier u.a. Bioseed Oral Bone (Fa.
BioTissue  Technologies,  Freiburg,
Deutschland) zu nennen, welches als
bioresorbierbares Scaffold mit auto-
genen Knochenzellen des Periost auf Vi-
crylbasis fiir etwa zwei Wochen im Labor
kultiviert sowie anschlieBend mit zen-
trifugiertem Blutserum des Patienten
(,Platelet Rich Plasma“-Methode) im-
plantiert wird. In einer Studie von Traut-
vetter et al. fiihrte Bioseed Oral Bone bei
Sinusaugmentationen mit gleichzeitiger
Implantatversorgung zu zufriedenstel-
lenden Ergebnissen mit trabekuldrer
Knochenbildung nach 6 Monaten [89].

2.3.6 Komposite

Komposite sind Materialien, welche sich
per definitionem aus heterogenen Ein-
zelsubstanzen unterschiedlicher Her-
kunft zusammensetzen [30, 77, 78]. Es
konnen organische und anorganische
Komponenten als rein organische, rein
anorganische oder gemischte Komposi-
tionen hergestellt werden. Dabei sind in
der Zahn- und Kieferchirurgie insbeson-
dere rein anorganische Komposite auf
Basis von Silikaten und HA bedeutsam
und koénnen als Trdgermaterial, gekop-
pelt mit Zellen und Proteinen, osteo-
konduktive sowie osteoinduktive Eigen-
schaften entwickeln.
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Abbildung 7 Ein Beispiel fiir eine porcine Kollagenmembran (links: makroskopische Auf-

nahme, rechts: rasterelektronenmikroskopische Aufnahme) [24].

Figure 7 An example of a porcine collagen membrane (left: macroscopic image, right: scan-

ning electron image) [24].

Abbildung 8 Beispiel fiir eine kollagene Membran auf Perikardbasis in makroskopischer

(links) und rasterelektronenmikroskopischer (rechts) Darstellung [14].

Figure 8 Example of a porcine pericardium collagen membrane in macroscopic (left) and

scanning electron microscopic (right) recording [14].

Das aus 76 % HA und 24 % Silizium-
oxid (SiOZ) bestehende NanoBone (Ar-
toss, Rostock, Deutschland) wird im Ge-
gensatz zu den meisten Keramiken nicht
durch Sinterungsprozesse, sondern im
Sol-Gel-Verfahren hergestellt, und ge-
wahrleistet durch das enthaltene SiO2
ein optimiertes Knochenremodelling
[42]. Der hohe Porositdtsgrad unter-
stlitzt dabei eine relativ hohe mecha-
nische Bruchfestigkeit von 40 MPa [42,
77]. So konnten Abshagen et al. nach
5 Wochen trabekuldre Knochenneubil-
dungen und nach 8 Monaten eine voll-
stindige Resorption von NanoBone auf-
zeigen [1, 77].

Fortoss Vital (Biocomposites, Staf-
fordshire, England) ist ein ebenfalls voll-
synthetisches, osteokonduktives, degra-
dierbares Komposit, welches biphasisch
aus Kalziumphosphat und -sulfat be-
steht. Es wird wihrend der Resorption
makroporos und zieht Zellen und inter-
stitielle Fliissigkeit an und stellt so sich
ablosende Partikel den Osteoblasten
zum Umbau im Rahmen der Knochen-
neubildung zur Verfligung [74].

Das fiir kleine Knochendefekte ver-
wendbare easy-graft (Degradable Soluti-
ons, Schlieren, Schweiz) ist ein aus

B-TCP und BioLinker bestehendes Zwei-
komponentensystem, welches nach
dem Anmischen als Paste und Applizie-
rung innerhalb von wenigen Minuten
aushdrtet. Das Produkt wird nach etwa
9-15 Monaten vollstindig resorbiert
und durch neuen Knochen ersetzt [77].
Fir grofere Defekte steht easy-graft
Crystal (Fa. Degradable solutions,
Schlieren, Schweiz) aus 60 % Hydroxyla-
patit und 40 % B-TCP zur Verfiigung,
wobei es nach Herstellerangaben nicht
vollstandig resorbierbar ist.

Als weitere Materialien sind u.a. Per-
(botiss dental GmbH, Berlin,
Deutschland) aus nanokristallinem HA
und Kalziumsulfat sowie ingeniOs p-TCP

ossal

(Zimmer Dental, Freiburg, Deutschland)
mit Siliziumbeimischung erhaltlich.

2.4. Guided Tissue Regeneration
(GTR), Guided Bone Regenera-
tion (GBR), Membranen

Das Prinzip der gesteuerten Knochen-
und Geweberegeneration beruht auf der
Platzierung einer Barrieremembran, um
langsam-proliferierende Zelltypen wie
Osteoblasten und parodontale Zellen
von schnell-proliferierenden Epithel-

und Bindegewebszellen zu trennen und
so eine vorhersagbare Regeneration des
verloren gegangenen Gewebes zu er-
moglichen [80].

Es wird zwischen resorbierbaren und
nicht-resorbierbaren Membranen unter-
schiedlichen Ursprungs (natiirlich, syn-
thetisch) unterschieden. Dabei sind als
nicht-resorbierbare Produkte syntheti-
schen Ursprungs u.a. Barrier Membrane
PTFE (ACE/Fa. Henry Schein Dental
GmbH, Langen, Deutschland), Frios Bo-
neShield (Dentsply, Konstanz, Deutsch-
land), Cytoplast TI-250 Membran (Sy-
bron, Bremen, Deutschland) erhiltlich.

Heutzutage werden am haufigsten
auf Kollagen basierende Barrieremem-
branen verwendet. In Abhdngigkeit von
ihrem Ursprung und der Prozessierung
zeigen diese Kollagenprodukte unter-
schiedliche Anwendungs- und Degrada-
tionseigenschaften.

Einfache Kollagenkegel
-schwdmme, die aus einer Kollagensus-

oder

pension hergestellt werden, weisen zwar
aufgrund ihrer schnellen Resorption nur
eine sehr geringe Barrierefunktion auf,
dienen jedoch als natiirliches Himos-
typtikum sowie der Stabilisierung des
Blutkoagulums und der Unterstiitzung
der Wundheilung z.B. in Extraktions-
alveolen oder Entnahmestellen. Auf
dem Markt erhéltliche Produkte sind
u.a. Collacone (botiss Dental GmbH,
Berlin, Deutschland), CollaPlug (Zim-
mer Dental, Freiburg, Deutschland), Bo-
neProtect Cone (Dentegris, Duisburg,
Deutschland), Jason Fleece (botiss den-
tal GmbH, Berlin, Deutschland), Colla-
gen Fleece (Bego, Bremen, Deutsch-
land), BoneProtect Fleece (Dentegris,
Duisburg, Deutschland). Fiir die Anwen-
dung in GBR und GTR sollten Kollagen-
membranen eine Barrierezeit von min-
destens 2-3 Monaten aufweisen.

Das auf porciner Kollagenbasis her-
gestellte Bio-Gide (Geistlich, Wolhusen,
Schweiz) zahlt zu den bekanntesten und
etabliertesten Membranen und wird in
chemischen Reinigungsprozessen von
Fetten, Proteinen und Mikroorganis-
men befreit sowie durch Gamma-Be-
strahlung sterilisiert (Abb. 7). Interes-
santerweise wurde kiirzlich gezeigt, dass
durch Zugabe von alkalischer Phospha-
tase oder Nikotin in geringen Konzen-
trationen (0,3 bis 3 pg/ml) die kondukti-
ven Figenschaften von Bio-Gide, ins-
besondere in der parodontalen Thera-
pie, gesteigert werden konnten [64, 65].
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Abbildung 9a Eine Membran fiir den Er-
satz von Weichgewebe (links: makrosko-
pische Aufnahme, rechts: rasterelektronen-
mikroskopische Aufnahme) [14].

Figure 9a A membrane for the replacement
of soft tissue (left: macroscopic image, right:
scanning electron image) [14].

Das ebenfalls auf porciner Basis durch
das patentierte Tutoplast-Herstellungs-
verfahren aufbereitete Tutodent (Zim-
mer Dental, Freiburg, Deutschland) kann
hier als alternatives Produkt verwendet
werden. Eine weitere Membran mit einer
vergleichbaren Barrierezeit von ca. 2-3
Monaten ist die aus porciner Dermis ge-
wonnene collprotect membrane (botiss
dental GmbH, Berlin, Deutschland).

Im Gegensatz dazu zeigen Perikard-
membranen aufgrund ihrer natiirli-
chen, speziellen Kollagenstruktur eine
verlangsamte Degradation und damit ei-
ne ldngere Barrierefunktion (Abb. 8).
Die Jason membrane (botiss dental
GmbH, Berlin, Deutschland) wird aus
porcinem Perikard hergestellt und weist
aufgrund eines sehr hohen Anteils an
Kollagen Typ-III eine besondere Reif3-
und Zugfestigkeit auf. Nach Hersteller-
angaben konnte fiir die Membran im
Rahmen von tierexperimentellen Versu-
chen eine wesentlich verldngerte Barrie-
refunktion nachgewiesen werden. Wei-
tere vergleichbare Membranen mit einer
verldngerten Barrierefunktion sind die
BEGO Collagen Membrane (BEGO, Bre-
men, Deutschland), BoneProtect Mem-
brane (Dentegris, Duisburg, Deutsch-
land), CopiOs Pericardium und Puros

Abbildung 9b Eine weitere Membran fiir den Ersatz von Weichgewebe (links: makrosko-

pische Aufnahme, rechts: rasterelektronenmikroskopische Aufnahme) [24].

Figure 9b Another membrane for the replacement of soft tissue (left: macroscopic image,

right: scanning electron image) [24].

Pericardium (Zimmer Dental, Freiburg,
Deutschland).

Als eines der wenigen allogenen
Membranprodukte  ist  PerioDerm
(Dentsply, Konstanz, Deutschland) ver-
fligbar, das sich nach Entfernung derma-
ler- und epidermaler Zelllinien aus-
schlie8lich aus extrazelluldrer Matrix
zusammensetzt.

Neben diversen bovinen- und equi-
nen Produkten stellt das Produkt Zim-
mer curV (Zimmer Dental, Freiburg,
Deutschland) aus bovinem Typ-I-Kolla-
gen eine formbare, aber dennoch resor-
bierbare Biomembran dar. Hierdurch
konnen Augmentationsmaterialien ver-
schiedener Entitidten und Applikations-
spektren optimal vor frithzeitiger Re-
sorption geschiitzt werden. Als weiteres
Produkt aus bovinem Kollagen ist Bio-
Mend Extend (Zimmer Dental, Freiburg,
Deutschland) zu nennen, welches im
Gegensatz zu anderen Membranproduk-
ten Resorptionszeiten von bis zu 18 Wo-
chen angibt.

Verfligbare synthetische Membra-
nen aus der OsteoShield-Produktreihe
(Dentsply, Konstanz, Deutschland) sind
wegen ihrer nicht-absorbierenden Ei-
genschaften besonderen Indikations-
stellungen vorbehalten, wobei Versuche
von resorbierbaren synthetischen Kom-
positmaterialien aus Chitosan mit Glas-
Nanopartikeln gekoppelt vielverspre-
chende In-vitro-Ergebnisse bei guter
zellmetabolischer Aktivitit und Kno-
chenmineralisation aufzeigen konnten
[50, 57].

2.5 Weichgewebeersatz

Im Hinblick auf die Entnahmemorbidi-
tat ist in der parodontalen Therapie eine

Alternative zum herkdmmlichen auto-
logen gingivalen Gewebeersatz wiin-
schenswert. Hierbei stehen allogene so-
wie xenogene Materialien auf boviner
und porciner Kollagenbasis zur Ver-
figung, welche eine schnelle Einheilung
und Revaskularisierung gewéhrleisten.

Die porcinen Produkte wie Muco-
graft (Geistlich, Wolhusen, Schweiz),
Mucoderm (botiss dental GmbH, Berlin,
Deutschland) und MucoMatrixX (Den-
tegris, Duisburg, Deutschland) werden
dabei in einem mehrstufigen Rei-
nigungsprozess sicher aufbereitet und
sterilisiert (Abb. 9a, b).

Fiir das auf porciner Basis hergestell-
te Mucograft (Geistlich, Wolhusen,
Schweiz) konnte im Vergleich zu autolo-
gen gingivalen Transplantaten sowie zur
spontanen Wundheilung sowohl eine
signifikante Zunahme Kkeratinisierter
Gingiva als auch allgemein gesteigerte
Wundheilungseigenschaften bei dsthe-
tisch ansprechenderen Ergebnissen
durch weniger Wundranddehiszenzen
gezeigt werden [59, 87].

Insgesamt sind Mucograft bzw. por-
cine Weichgewebetransplantate und al-
logene Produkte wie die azelluldre Ma-
trix AlloDerm (LifeCell, Wiesbaden,
Deutschland) als gleichwertig anzuse-
hen [68].

3. Schlussfolgerung und Fazit
fiir die Praxis

Vor allem im zahnmedizinischen und
kieferchirurgischen Bereich nehmen
Knochen- und Gewebeersatzverfahren
eine immer bedeutendere Position ein.

Neben
konnten in mehreren Studien allogene

autologen  Materialien
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und xenogene KEM insgesamt gleich-
wertige Ergebnisse erzielen. Somit
muss das KEM unter Beachtung der
spezifischen Vor- und Nachteile fall-
bezogen abgewogen werden, da alle ge-
nannten Materialien unterschiedlich
ausgepragt sowohl induktive wie auch
konduktive Formationsprozesse antrei-
ben konnen. Ist beispielsweise ein au-
tologes Transplantat ohne grofere Ent-
nahmemorbiditdt verfiigbar, sollte die-
ses korperfremden Materialien vor-
gezogen werden. Die mogliche Uber-
tragung von ,slow virus“-Erkrankun-
gen durch den Einsatz von allogenen
und xenogenen Materialien kann
heutzutage als nur noch theoretisch
betrachtet werden.

Insbesondere im Bereich syntheti-
scher KEMs konnten grof3e Fortschritte
erzielt und ein enormes Entwicklungs-
potenzial aufgezeigt werden. So sind
synthetische Materialien in ihrem Her-
stellungsprozess unabhingig vom
Spendergewebe und konnen beliebig
vervielfdltigt und zweckbezogen ent-
wickelt werden. Aufier Metallen sind
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Magnesium (Mg) is a promising biomaterial for degradable implant applications that has been exten-
sively studied in vitro and in vivo in recent years. In this study, we developed a procedure that allows
an optimized and uniform in vitro assessment of the cytocompatibility of Mg-based materials while
respecting the standard protocol DIN EN ISO 10993-5:2009. The mouse fibroblast line L-929 was chosen
as the preferred assay cell line and MEM supplemented with 10% FCS, penicillin/streptomycin and 4 mM
L-glutamine as the favored assay medium. The procedure consists of (1) an indirect assessment of effects
of soluble Mg corrosion products in material extracts and (2) a direct assessment of the surface compat-
ibility in terms of cell attachment and cytotoxicity originating from active corrosion processes. The indi-
rect assessment allows the quantification of cell-proliferation (BrdU-assay), viability (XTT-assay) as well
as cytotoxicity (LDH-assay) of the mouse fibroblasts incubated with material extracts. Direct assessment
visualizes cells attached to the test materials by means of live-dead staining. The colorimetric assays and
the visual evaluation complement each other and the combination of both provides an optimized and
simple procedure for assessing the cytocompatibility of Mg-based biomaterials in vitro.

© 2015 Acta Materialia Inc. Published by Elsevier Ltd. All rights reserved.
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1. Introduction xenogeneic grafts). Furthermore, allergic reactions against metallic

and synthetic bone grafts like PLLA (poly-i-lactide) or PLGA

Magnesium is a promising biomaterial for degradable implant
applications that has been extensively studied within the last
15 years [1,2]. Its favorable bone-like mechanical properties com-
bined with its degradability make magnesium a preferred candi-
date for resorbable bone reconstruction materials [1].
Considering clinical use and application, the material properties
of magnesium could possibly circumvent numerous disadvantages
of currently available products. The major disadvantages of con-
ventional bone reconstruction materials include the necessity for
surgical implant removal (e.g. for titanium and steel based
implants), graft-versus-host effects, risks of infection and inade-
quacy for load bearing applications (especially for allogeneic and

* Corresponding author. Tel.: +49 40 7410 53251; fax: +49 40 7410 55467.
E-mail address: ol.jung@uke.de (O. Jung).
! Contributed equally.
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(poly(lactic-co-glycolic) acid) may impair applicability and quality
outcomes [3-5].

Magnesium is a natural component of the human organism [6]
and its mechanical properties bear a close resemblance to those of
human cortical bone [1]. Several studies have reported additional
beneficial properties such as antibacterial, osteoconductive and
osteoinductive effects of magnesium [7-13]. As a major disadvan-
tage, unalloyed magnesium and many magnesium alloys exhibit a
low corrosion resistance with concomitant alkalization of sur-
rounding tissues and release of considerable amounts of hydrogen
gas at the site of implantation [14-17,19].

Magnesium-based materials intended for medical applications
must undergo rigorous tests for cytocompatibility and biocompat-
ibility in vitro and in vivo with regard to specific characteristics of
magnesium such as active corrosion. Importantly, magnesium-
corrosion (and thus its in vitro cytotoxicity) is influenced by
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various conditions and media-components such as pH and concen-
trations of HCO3, albumin etc. [19-23]. Moreover, magnesium-
corrosion has been reported to interfere with certain commonly
used cytotoxicity assays [20]. Numerous protocols and assays con-
sidering these special characteristics of Mg-based materials have
been developed and efforts toward the standardization of in vitro
testing procedures for Mg-based biomaterials have been made
[20,24-26,28]. For instance, the studies by Fischer et al. [29] and
Cipriano et al. [25] developed advanced test conditions for partic-
ular direct and extract based tests.

In this study, we set up, tested and analyzed a series of
protocols and assays for assessing the cytocompatibility of
Mg-based materials in vitro. The standard protocol DIN EN
ISO 10993-5:2009, which was originally developed for
non-degradable materials and has therefore some inherent limita-
tions for assessing degradable metals (further discussed in [29]),
was used as the basis for this study. Conventional assays for cell
proliferation, viability and cytotoxicity were tested with regard
to their feasibility for (1) an indirect assessment of effects of sol-
uble Mg corrosion products in material extracts and (2) a direct
assessment of the effects of active Mg corrosion on cells that were
cultured directly on the specimens. In an additional direct type
assay, cell-attachment to the Mg test-material surface was visual-
ized. Finally, potentiodynamic polarization measurements were
conducted to determine corrosion rates of the materials.

2. Materials and methods
2.1. Specimen preparation

We employed commercially available pure Mg (99.9%) and Mg
WE43 (with the following elemental composition: 0.01% Zn + Ag,
4.1% Y, 0.002% Cu, 0.02% Mn, 0.002% Fe, 0.0% Li, 0.000% Ni, 2.2%
Nd, 0.5% Zr, 0.65% rare earths, <0.01 other impurities each, remain-
der Mg) for the experiments. Samples of 18 mm diameter and
1mm thickness were prepared by wire-EDM (Electrical
Discharge Machining). Deionized water was used as dielectric
and brass wire as tool electrode with main and trim cut technolo-
gies (Sodick AQ537L). After ultrasound degreasing in pure ethanol
for 10 min, the specimens were briefly pickled in concentrated 15%
HF/30% HNO; for surface cleaning. Finally, all samples were
washed with distilled water for 15 min and dried on a sterile
blanket.

2.2. Plasma electrolytic oxidation

Plasma electrolytic oxidation (PEO) was performed using a
pulsed rectifier set (Meotec M-PEO A1, Aachen, Germany).
Alternating positive and negative pulsed galvanostatic currents of
either 2 or 3 A with voltages ranged from O to 500 V were applied
using two feed cables as anode and cathode. Pulse frequency was
set to 20 Hz and disks were treated for up to 15 min. Electrolytes

Table 1

yielding different surface compositions and roughnesses were used
for generating PEO treated materials. The specimens were rinsed
with distilled water and dried on a sterile blanket after processing.
Samples of each surface were imaged by scanning electron micro-
scopy, SEM (Philips XL30 CP, Amsterdam, Netherlands) and ana-
lyzed using energy-dispersive X-ray spectroscopy, EDX
(integrated in SEM). Table 1 gives an overview over the different
adjustments and parameters during the PEO-procedure and the
elemental surface compositions determined using EDX.

2.3. Specimen sterilization

All samples were sterilized by immersion in isopropanol for
5 min with subsequent drying in a laminar flow hood.

2.4. Reference materials (positive and negative controls)

RM-A, a polyurethane film containing 0.1 % zinc diethyldithio-
carbamate (ZDEC) that was obtained from the Hatano Research
Institute, Food and Drug Safety Center, Japan was used as a positive
control reference material. For live-dead staining assays, Wako
plastic sheets (Wako Pure Chemical Industries, Ltd. Cat. No.
160-08893) were used as a nontoxic control material. Samples of
RM-A and Wako plastic sheets with the same surface areas as
the material specimens were cut and sterilized as described for
the specimens.

2.5. Potentiodynamic polarization measurements

To determine the degradation rates of the samples, potentiody-
namic polarization (PDP) measurements were performed in a
three-electrode cell. The experimental setup included an SP-150
potentiostat (Bio-Logic Science Instruments, Claix, France), a glass
corrosion cell with MEM medium, an Ag/AgCl, NaCl saturated elec-
trode and a graphite rod as a counter electrode. To achieve a more
reliable electrical contact of working electrode (test sample) and
conductive circuit, the PEO surface was mechanically removed from
the site of contact. Cell degradation material was kept in a controlled
environment of 37 °C and 5% CO,. Variations of the open circuit
potential (OCP) were recorded continuously during the immersion
time of 1 h. Polarization curves were registered at a scan rate of
30 mV/min and a range from —500 mV to +500 mV with respect to
the OCP. Degradation rates in pm/year were calculated using the
equation by Stern and Geary as previously described [30].

2.6. Cell culture

L-929 mouse fibroblasts were obtained from the European
Collection of Cell Cultures, ECACC (Salisbury, UK). Cells were cul-
tured in MEM (Minimum Essential Medium) supplemented with
10% fetal bovine serum, penicillin/streptomycin (100 U/mL each)
(all from Life Technologies, Carlsbad, USA) and i-glutamine

Manufacturing and surface composition of surfaces generated using plasma electrolytic oxidation (PEO). Conditions applied during the PEO-process and the results of an energy-

dispersive X-ray spectroscopy (EDX) analysis of the material surfaces are depicted.

Sample Temperature (°C)  pH Potential (V)  Current (A. form: AC)  Current density (A/dm?)  Time (min)  Surface composition (EDX analysis)
WE43-PEO1 21 10.5 405 0.25 43 9.5 C.Mg. P

WE43-PE02 21 7 315 0.14 0.6 2.5 Mg. P. Y. Zr

WE43-PEO3 21 10 425 0.16 2.8 10.5 Ca. Mg. P. Na. Y. Zr

WE43-PEO4 21 104 335 0.14 1.2 4.5 C.Mg.P. Y. Zr

WE43-PEO5 21 7.6 265 0.17 3.1 10.5 C. Mg. P. Na

WE43-PEO6 21 103 275 0.34 3.04 3.5 Ca. Cu. Mg. P

WE43-PEO7 21 103 335 0.34 3.04 35 Ca. Cu. Mg. P. Zr

WE43-PEO8 21 126 395 0.06 1.45 6.5 Mg. Si. Na
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(Sigma-Aldrich, St. Louis, USA) to a final concentration of 4 mM (in
the following referred to as cell culture medium) at 37 °C, 5% CO,
and 95% humidity (cell culture conditions). Cells were passaged
when they reached about 80% confluency.

2.7. Indirect assays

2.7.1. Extraction

Specimens and positive control samples were extracted with
3 cm?/ml of cell culture medium for 72 h under cell culture condi-
tions. Cell culture medium alone was incubated under identical
conditions to serve as a negative control extract. After removal of
the specimens, the remaining extracts were centrifuged at
14,000 rpm for 10 min. The supernatants were used for the assays.

2.7.2. Assay procedure

96 well plates were seeded with 1 x 10* L929 cells/well in
100 p cell culture medium and incubated under cell culture condi-
tions for 24 h. Thereafter, cell culture medium was discarded and
100 pl of extract were added to each well. Cells were further incu-
bated for 24 h and then subjected to the BrdU- and XTT-assays
while the supernatants were subjected to the LDH-assay.
Identical assays but omitting cells were conducted for all extracts
as a control for assay interference. Blank controls (medium alone
without cells) were subtracted from the absorbance values in all
assays.

2.7.3. BrdU-assay

The “Cell Proliferation ELISA, BrdU (colorimetric)” test kit
(Roche Diagnostics, Mannheim, Germany) was used according to
the manufacturer’s instructions. Briefly, cells were labeled with
BrdU for 2 h under cell culture conditions and subsequently fixed
for 30 min at room temperature with FixDenat reagent. Then, the
fixed cells were incubated for 1 h with anti-BrdU-POD antibody
and washed 3 times for 5 min with washing buffer. The immune
complexes were detected after a subsequent substrate reaction
with tetramethyl-benzidine (TMB) (20 min at room temperature)
followed by addition of 25 pl 1 M H,SO4 to stop the reaction using
a scanning multi-well spectrophotometer (ELISA reader) with fil-
ters for 450 and 690 nm (reference wavelength).

2.7.4. XTT-assay

The “Cell Proliferation Kit II (XTT)” (Roche Diagnostics,
Mannheim, Germany) was used according to the manufacturer’s
instructions. Briefly, the electron-coupling reagent was mixed with
XTT labeling reagent (1:50 dilution) and 50 pl of the mixture was
added to the cells. After 4 h of incubation under cell culture condi-
tions, substrate conversion was quantified by measuring the absor-
bance of 100 pl aliquots in a new 96 well plate using a scanning
multi-well spectrophotometer (ELISA reader) with filters for 450
and 650 nm (reference wavelength).

2.7.5. LDH-assay

The “LDH-Cytotoxicity Assay Kit II” (BioVision, Milpitas, CA
95035, USA) was used according to the manufacturer’s instruc-
tions. Briefly, 10 pl of the cell supernatants were incubated with
100 pl LDH reaction mix for 30 min at room temperature. After
addition of stopping solution, absorbances were measured using
a scanning multi-well spectrophotometer (ELISA reader) with fil-
ters for 450 and 650 nm (reference wavelength).

2.8. Direct assays
2.8.1. Assay procedure

For direct testing, specimens and reference materials were
seeded with 2.4 x 10° cells in either 1 ml or 1.88 ml cell culture

medium in 12 well plates (for surface-area/medium ratios of 5.65
or 3 cm?/ml respectively). Cells were seeded directly onto the sur-
face of the materials. Assays were carried out after 24 h incubation
under cell culture conditions.

2.8.2. Live-dead staining

In order to perform live-dead cell staining on the surfaces of the
specimens, 60 pl per ml medium propidium iodide (PI) stock solu-
tion (50 pg/ml in PBS) and 500 pu per ml medium fresh fluorescein
diacetate (FDA) working solution (20 pg/ml in PBS from 5 mg/ml
FDA in acetone stock solution) were added to each well (12 well
plate). After a brief incubation for 3 min at room temperature,
specimens were rinsed in prewarmed PBS and were immediately
examined with an upright fluorescence microscope (Nikon
ECLIPSE Ti-S/L100, Nikon GmbH, Diisseldorf, Germany) equipped
with a filter for parallel detection of red and green fluorescence.

2.8.3. Direct BrdU-, XTT- and LDH assays

BrdU- and XTT-assays were carried out similarly as described
for the indirect assay procedure but the reagents were added
directly to the cells cultured on the specimens. For the
BrdU-assay, 188 pl BrdU labeling solution was added directly to
each well containing 1.88 ml medium. Subsequent incubations
and washing steps were carried out in the specimen-containing
wells. 1 ml FixDenat, 1 ml anti-BrdU-POD working solution, 1 ml
washing buffer per washing step and 1 ml substrate solution were
used. After incubation, 100 pl of each supernatant was transferred
to a 96 well plate, each well containing 25 pl 1 M H,SO4, before
measuring the absorbance in the same way as previously described
for the indirect BrdU-assay. For the XTT assay, 940 pl of labeling
mixture (electron-coupling reagent 1:50 in XTT labeling reagent)
was added directly to the wells containing 1.88 ml medium. After
incubation, 100 pl of each supernatant was transferred to a 96 well
plate and the absorbance measured as described for the indirect
XTT-assay. LDH assay was carried out with 10 pl supernatant from
the cells directly seeded on the specimens. Similar assays omitting
cells were conducted for all specimens as a control for assay inter-
ference. Blank control absorbance values (medium alone without
cells) were subtracted from the absorbance values for all assays.

3. Results

3.1. Selection of a cell line and a cell culture medium for the
cytocompatibility assays

In conformity with DIN EN ISO 10993-5:2009, the mouse
fibroblast line L-929 was chosen as the cell line for all assays.
These cells are easy to maintain and grow rapidly. To ensure good
comparability of in vitro cytocompatibility with in vivo studies, we
wanted to perform our assays in a medium with properties similar
to body fluids in living tissues. Thus, to find an adequate medium,
we compared compositions of different commonly used simulated
body fluids (SBF) with human blood plasma (Table 2). We chose
MEM supplemented with 10% FCS and 4 mM L-glutamine as cell
culture medium because the concentrations of all ingredients are
similar to their concentrations in human blood plasma.
Furthermore, it is a well-established cell culture medium for culti-
vating fibroblasts and is recommended as an appropriate medium
in DIN EN ISO 10993-5:2009.

3.2. Corrosion of the Mg test materials

We performed potentiodynamic polarization measurements to
determine degradation rates of the test samples in pm/year. The
results of the PDP-analysis are shown in Table 3 and Fig. 1.
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Table 2

Compositions of various simulated body fluids (SBFs) in comparison to human blood plasma. Values are taken from product data sheets of Life Technologies (Carlsbad, CA, USA)

and from studies by Walker and Xin et al. [19,31].

Blood plasma DMEM, high glucose MEM MEMp MEM + 10% FCS EBSS PBS Hanks c-SBF

Na* (mM) 142 155.3 144.4 144.4 144.4 144.4 157 142 142
K* (mM) 5 53 53 53 5.3 5.3 41 5.9 5
Ca** (mM) 25 1.8 1.8 1.8 1.8 1.8 - 1.3 25
Mg2* (mM) 15 038 0.8 0.8 0.8 0.8 - 0.8 1.5
HCO3 (mM) 27 441 26.2 26.2 26.2 26.2 - 42 4.2
Cl~ (mM) 103 117.5 124.4 124.4 124.4 124.4 140 145 147
HPOZ~ (mM) 1 0.9 1.01 1.01 1.01 1.01 11.5 0.8 1
S05~ (mM) 0.5 08 0.8 0.8 0.8 0.8 - 0.8 0.5
Tris (g171) - - - - - - - - 6.1
Protein (g1!) 35-50 (albumin) - - 40 3-5 - - - -
Amino acids (g1~ ") Variable 1.6 0.9 0.9 0.9 B . - .
Glucose (mM) 5 25 5.6 5.6 5.6 5.6 - 1 -

HEPES (g 1) - - _

" Concentrations of blood plasma constituents are from the study by Walker et al. [31].

Table 3

Results of the potentiodynamic polarization (PDP) measurements. Icorr: corrosion
current, Ecorr: open circuit potential, Bc: slope of the cathodic linear curve, pa: slope
of the anodic linear curve, degrate: rate of degradation in pm/year calculated using
the equation by Stern and Geary as described in [30]. The degradation rates are results
of single measurements.

Sample Icorr Ecorr (mV)  Bc pa Degradation
(nA/cm?) (mV) (mV) rate (um/year)
Mg-pure 3.659 —1384.67 1669 1384 837
WE43 5272 -1516.684 173.5 852 1193
WE43-PEO1  0.507 132.654 3633 2795 115
WE43-PEO2  0.152 -1669.536 2494 166.7 34
WE43-PEO3  2.884 -1501.398 186.5 3151 652
WE43-PEO4 0.637 —1418.710 194.5 130.8 14.4
WE43-PEO5  0.502 -1668.708 2514 2486 114
WE43-PEO6  1.105 —1351.58 1963 1572 25
WE43-PEO7  2.141 —1543.27 178.6 2742 484
WE43-PEO8 1.621 —1547.478 173.2 3215 36.7

Corrosion rates of both reference Mg materials (pure Mg and
untreated WE43) were higher than those of the 8 PEO-treated
WE43. Among the latter, corrosion rates varied broadly.

3.3. Indirect assays

Results of the indirect assays and the controls without cells as
well as the results of the calculation [(with cells)-(without cells)]
are shown in side-by-side columns in Fig. 2. As expected, extracts
of the positive control material RMA, pure Mg and untreated
WE43 significantly inhibited cellular proliferation and reduced
cellular viability, reflected in low absorbance values in the
BrdU- and XTT-assays, respectively (Fig. 2A and B). Accordingly,
high absorbance values were measured in the LDH-assay, indicat-
ing cytotoxicity (Fig. 2C). Similar inhibitory and cytotoxic effects
were measured for one PEO-treated Mg-material (WE43-PEOS).
On the contrary, the extracts of the remaining PEO-treated
Mg-materials (WE43-PEO1 through 7) exhibited good cytocom-
patibility in terms of high proliferation, high viability and low
cytotoxicity (Fig. 2A-C). Both Mg-references, pure Mg and
untreated WE43, were characterized by high corrosion rates
reflected in poor cytocompatibility. However, PEO-3 and PEO-7
showed higher corrosion rates than PEO-8, but nevertheless
exhibited better cytocompatibility.

Assays that were carried out with the same extracts but omit-
ting cells revealed that soluble corrosion products of magnesium
and WE43 have only marginal interfering effects in these assays.
The magnitude of the absorbance in BrdU and XTT assays without
cells did not exceed 5% of the absorbance for samples that gave a

strong signal in the presence of cells. For the LDH-assay,
Mg-extracts led to a decrease of absorbance. However, the absolute
value of decrease was below 15% for the highest toxicity value that
was measured for the positive control RM-A (Fig. 2C). Since the
assay values were only marginally altered, subtracting the interfer-
ence values has no influence on the assessment of the cytocompat-
ibility of the materials. For instance, extracts that scored in the
toxic range in the LDH assay (130% above the negative control,
which indicates the nontoxic range as defined in DIN EN ISO
10993-5:2009) had a signal about four times higher than
toxicity-threshold, even if the interference value was not added.

3.4. Direct assays

3.4.1. Direct BrdU, XTT and LDH assays

The results from the assays with and without cells as well as the
results of the calculation [(with cells) — (without cells)] are shown
in side-by-side columns in Fig. 3. In contrast to the indirect testing
methods, all three assays showed strong alterations in the pres-
ence of Mg (Fig. 3A-C). Especially in the LDH assay, some Mg test
materials led to a large decrease of absorbance in the absence of
cells that could obscure cytotoxic effects (Fig. 3C). Hence, these
in vitro assays are not suitable for testing cells which are directly
cultured on Mg-test materials. The magnitude of interference is
roughly similar for pure Mg and WE43, indicating that the interfer-
ence originates from the active magnesium-corrosion and not from
the alloying elements in WE43.

3.4.2. Live-dead staining assay

To assess the direct influence of active magnesium corrosion on
the vitality of cells and on cell attachment to material surfaces,
cells were seeded on materials directly and subsequent double
staining with the live-marker fluorescein diacetate (FDA) and the
dead-marker propidium iodide (PI) were performed. Prior to stain-
ing, we photographed regions surrounding the specimens in the
culture plate using an inverted microscope to additionally assess
attachment and morphology of cells in indirect contact with the
sample. Representative images for each material are shown in
Fig. 4.

While the negative control (Wako plastic sheets) was densely
covered with living (green), spindle-shaped cells, no living and
only few dead (red) cells were visible on the toxic positive control
(RMA) and pure Mg. This was the case for both low (3 cm?/ml) and
high (5.65 cm?/ml) surface-area/medium ratios, indicating low
attachment of dead cells to the materials. The untreated WE43
specimens were only sparsely covered with living cells, which
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Fig. 1. Material surfaces and results of the potentiodynamic polarization (PDP) measurements. (A) The plot is a graphical representation of the degradation rates shown in
Table 3. The degradation rates are results of single measurements. The images above the plot show scanning electron micrographs of the material surfaces, the scale bars

represent a length of 100 um. (B) The corresponding polarization curves.

showed a rounded morphology at 3 cm?/ml. At 5.65 cm?/ml, living
cells as well as dead cells were visible on untreated WE43.

Except for WE43-PEOS, all PEO-treated WE43 materials were
densely covered with predominantly living cells with a rounded
morphology at both surface-area/medium ratios. WE43-PEO8
resembles untreated WE43, albeit being more densely covered
with cells. Cells attached to WE43-PEO8 were vital at 3 cm?/ml
but predominantly dead at 5.65 cm?/ml.

The cells surrounding the specimens of the negative control
appeared spindle-shaped, while the cells surrounding RMA, pure
Mg and WE43 showed a rounded morphology, most likely due to
toxic effects of soluble factors at both low (3 cm?/ml) and high
(5.65 cm?/ml) surface-area/medium ratios.

With the exception of WE43-PEO7 (at 5.65 cm?/ml) and
WE43-PEO8 (under both conditions), cells surrounding
PEO-treated materials exhibited a higher density and a more
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Fig. 2. Indirect BrdU (A), XTT (B) and LDH-assays (C). Assays were performed following a 24 h incubation of L-929 cells with extracts of the material specimens. Blue columns
show the results of the assays carried out in the presence of cells and red columns show the results of identical assays omitting cells that were conducted as a control for assay
interference. The results of the calculation [(with cells) — (without cells)] are shown in light blue columns. Blank control values (medium alone without cells) were subtracted
from the absorbance values in all assays. Columns represent mean values of quadruplicate measurements of extracts of two specimens per material. Error bars represent the
standard deviation. Dotted lines show 70% of the negative control for (A) and (B) and 130% of the negative control for (C) which indicate the nontoxic range as defined in DIN

EN ISO 10993-5:2009.

spindle-shaped morphology than their counterparts cultured on
the specimens, indicating a less firm attachment to the materials
and the absence of soluble cytotoxic factors.

4. Discussion

We selected, tested and optimized assays and protocols for
assessing the cytocompatibility of Mg-based biomaterials in vitro.
We chose MEM supplemented with 10% FCS and 4 mM

L-glutamine as our favored assay medium because of its similar

composition to human blood plasma and its similar concentrations
of HCO3 and HPOZ~ and proteins, which can significantly affect
magnesium corrosion [19,22,31].

Conventional BrdU, XTT and LDH assays were strongly inter-
fered by direct contact to most Mg test materials, likely due to
the interaction of assay components (e.g. tetrazolium) with Mg test
materials or short-half-life-time corrosion products as previously
shown by Fischer et al. [20].

In contrast, indirect contact with Mg test materials via cell med-
ium did not substantially interfere with the assays. Indirect BrdU-,
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Fig. 3. Direct BrdU (A), XTT (B) and LDH-assays (C). Assays were performed with L-929 cells that were directly seeded and cultured for 24 h on the material specimens. Blue
columns show the results of the assays carried out in the presence of cells. Red columns show the results of identical assays omitting cells that were conducted as a control for
assay interference. Results of the calculation [(with cells) — (without cells)] are shown in light blue columns. Blank controls (medium alone without cells) were subtracted
from the absorbance values in all assays. Columns represent mean values of duplicate measurements of two specimens per material. Error bars represent the standard
deviation. Dotted lines show 70% of the negative control for (A) and (B) and 130% of the negative control for (C) which indicate the nontoxic range as defined in DIN EN ISO

10993-5:2009.

XTT- and LDH-assays are therefore well suited to investigate the
effects of soluble factors released from Mg-materials on cellular
proliferation and viability. This observation is in contrast to the
study by Fischer et al. [20], which reported significant interference
in tetrazolium-based XTT- and MTT-assays. The interference in
that study is most likely caused by a long incubation time of
24 h with the XTT reagent. We optimized this incubation time to
4 h, which resulted in assay absorbance levels above 1 OD for the
negative control with negligible interference for indirect contact

with Mg test materials. Consequently, using this 4 h protocol, it
is not necessary to test dilutions of Mg extracts.

As a complement to the indirect colorimetric assays, live-dead
staining was used in order to evaluate the compatibility of the sur-
face for cell attachment. Results of the indirect assays matched
well with the results of live-dead staining when the latter was car-
ried out at the higher Mg-area/medium ratio (5.65cm?/ml).
However, when live-dead staining and colorimetric assays were
carried out at the same surface-area/medium ratio (3 cm?/ml), a
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Fig. 4. Live-dead staining assay. Double staining with fluoresceindiacetate (FDA) and propidium iodide (PI) was performed on L-929 cells that were directly seeded and
cultured for 24 h on the material specimens. The green dye FDA exclusively stains viable cells, dead cells with compromised plasma membrane integrity are stained by the red
dye PI. Assay were carried out using two surface-area/medium ratios: low (3 cm?/ml) and high (5.65 cm?/ml). Left and middle panels show images generated using a 10x and
a 20x objective, respectively. Right panels show regions surrounding the specimens, which were photographed prior to staining using an inverted microscope with a 10x

objective. Images of the unstained cells were zoomed digitally.

discrepancy was observed for untreated WE43 and treated
WE43-PEOS8. Under these conditions, no dead cells were found
on these materials, while their extracts were toxic. A possible
explanation might be the difference in contact time with the test
materials. For indirect assessment, the medium was incubated
with the test specimens for 72 h and the cells were further incu-
bated with the extracts for another 24 h. By contrast, for
live-dead staining, medium and cells were in contact with the

specimens for only 24 h. During this shorter incubation time, sol-
uble corrosion products may not reach toxic concentrations at
3 cm?/ml. Indeed, many of the cells attached to WE43 and
WE43-PEO8 were dead at the higher Mg-area/medium ratio of
5.65cm?/ml. Thus, live-dead staining wusing a higher
Mg-area/medium ratio gives more conclusive results for cytocom-
patibility assessment if no additional indirect assessment is
conducted.
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Fig. 5. Schematic outline of the procedures for assessing the cytocompatibility of Mg-based materials applied in this study.

A portion of the FDA-positive vital cells on some materials
(WE43-PEO2, -6 and -7) exhibited a spindle shaped morphology
similar to that of the cells on the negative control material. In
our assessment of candidate materials for medical implants, we
rated these materials as favorable due to potentially higher
cell-viability of cells attached to these materials [32] and poten-
tially better tissue integration in vivo. Hence, direct live-dead stain-
ing provides important complementary data, concerning the direct
influence of active magnesium corrosion and insoluble toxic fac-
tors on the viability of cells. Moreover, important additional infor-
mation on cell attachment to the material surfaces can be obtained.

The two magnesium reference-materials, pure Mg and the
untreated WE43, exhibited high corrosion rates, which correlated
well with their poor cytocompatibility. However, for some
PEO-treated WE43-materials this correlation did not apply. For
example, the corrosion rate of WE43-PEO-8 was moderate, while
its cytocompatibility was poor. By contrast, the more rapidly cor-
roding PEO-3 and PEO-7 exhibited much better cytocompatibility.
This finding demonstrates that the corrosion-rate of modified Mg
alone does not accurately predict its cytocompatibility, underlining
the necessity of in vitro cytocompatibility testing.

Compared to other studies that employed magnesium alloys in
similar extract and direct assay methods [20,24-26,28], our proto-
col is more closely in accordance with DIN ISO 10993-5 (e.g. using
1929 cells). The protocols used in the studies cited above differ
from this study and each other with regard to cell type, cell num-
bers, incubation times and choice of assays.

Our procedure is limited to in vitro cytocompatibility-
assessments of Mg-based materials. Further studies and efforts
are necessary to establish validated protocols for accurately pre-
dicting in vivo biocompatibility from in vitro data. Nevertheless,
an in vitro assessment of cytocompatibility provides a simple and
rapid initial screening method, which is particularly useful in the
early stages of designing and selecting surface modifications. For
instance, modifications with poor cytocompatibility can be
excluded from further in vivo assessment in animal studies.

5. Conclusions

We established a procedure for assessing the cytocompatibility
of Mg-based materials in vitro. We recommend to use indirect

assays for cell proliferation, cell-viability and cytotoxicity in com-
bination with a complementary live-dead staining of cells grown
directly on Mg materials. Fig. 5 illustrates the assay procedures
applied in this study.
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Appendix A. Figures with essential color discrimination

Certain figures in this article, particularly Figs. 1-5, are difficult
to interpret in black and white. The full color images can be found
in the on-line version, at http://dx.doi.org/10.1016/j.actbio.2015.
06.005.
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Zusammenfassende Darstellung der Publikationspromotion

Die vorliegende Dissertation setzt sich aus den beiden Publikationen ,Was kénnen
regenerative Materialien in der Zahnmedizin leisten — und wo sind die Grenzen* (Seiten 5 bis
18) sowie ,Optimized in vitro procedure for assessing the cytocompatibility of magnesium-
based biomaterials* (Seiten 19 bis 28) zusammen. Die erste Publikation ist dabei als eine
Einleitung in das Themengebiet um regenerative Materialien und Ansatze in der
Kieferchirurgie im Allgemeinen zu verstehen. Die englischsprachige Publikation ist das
Hauptaugenmerk der vorliegenden Publikationspromotion. Beide Artikel wurden in national-
sowie international hochrangigen Zeitschriften mit hohem Leseraufkommen publiziert. Die
Relevanz des Publikationsthemas wird durch mehrere nationale- und internationale
Posterprasentationen, Vortrage und Preise verdeutlicht (siehe Anhang, Seiten 43 bis 44).
Die im folgenden Text teilweise verwendeten Verweise auf englischsprachige Abbildungen
(Figures) und Tabellen (Tables) beziehen sich jeweilig auf die genannte englischsprachige

Publikation. Deutsche Pendants beziehen sich auf die nachfolgende Zusammenfassung.

Einleitung

Die regenerative Medizin erlangt unter dem Aspekt eines enormen wirtschaftlichen
Potentials immer mehr an Bedeutung in der industriellen- sowie universitaren Forschung
(Lysaght et al. 2008, Mason 2007, Polykandriotis et al. 2010, Smeets et al. 2014c). Der
Bereich setzt sich dabei intra-und interdisziplinar mit der Entwicklungsarbeit um regenerative
Materialien mit den Zielen der Reparation, Regeneration sowie des teilweisen oder
vollstdndigen Gewebeersatzes auseinander (Smeets et al. 2014a, Smeets et al. 2014b,
Smeets et al. 2014c).

In der Mund-, Kiefer- und Gesichtschirurgie nimmt die Gruppe der
Knochenersatzmaterialien (KEM) als Teil des regenerativen Konzepts eine vornehmliche
Stellung beziiglich rekonstruktiv-asthetischer Fragestellungen ein, wobei sich nattrliche (z.B.
autologe KEM), synthetische (z.B. Metalle, Keramiken) und Verbundwerkstoffe (,Komposite*)
unterscheiden lassen (Fischer et al. 2011, Kolk et al. 2012, Smeets et al. 2014a, Smeets et
al. 2014c). Je nach Anforderungsprofil und Funktion weisen die verschiedenen Klassen Vor-
und Nachteile auf. Beispielsweise entstehen durch autologe Transplantate, welche gemaf
der aktuellen Studienlage weiterhin als Goldstandard gelten, zuséatzliche Defekte an der
Entnahmestelle. Dahin gehend weisen artifizielle KEM haufig Nachteile bezlglich Funktion
(z.B. Osteoinduktion- und konduktion, allergische Reaktionen), Stabilitat (v.a. Bioglaser) und

Degradation (z.B. Titanlegierungen) auf (Jung et al. 2015, Smeets et al. 2014c).
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Fur die Rekonstruktion groRflachiger Knochendefekte des kndéchernen Neuro- und
Viszerokraniums, spezifisch solche der Mandibula und Maxilla, bestehen grob gegliedert
zurzeit zwei Therapieoptionen: Die Wiederherstellung der kndchernen Kontinuitat mittels
Rekonstruktionsplatten auf Metallbasis (v.a. Titanlegierungen) oder das autologe
Fibulatransplantat. Diese Lésungsansatze weisen je nach Indikationsstellung (z.B. Grole
des Defekts, Alter, Prognose, knéchernes Angebot) spezifische Nachteile auf. So missen
nicht-resorbierbare bzw. nicht-degradierbare Metallimplantate meist in einer zweiten
Operation wieder entfernt werden und haben singulér eingesetzt Einschrankungen
hinsichtlich der maximalen Reichweite der Uberbriickung (ca. 5 cm). Die aufwendigen
Fibulatransplantate erfordern einen zweiten Operationssitus und ebenfalls eine Fixierung
mittels nicht-resorbierbaren Osteosyntheseplatten (Jung et al. 2015, Smeets et al. 2014c).
Ferner kann die Vorstellung eines postoperativ fehlenden Wadenbeins Unbehaglichkeiten
bei Pateinten hervorrufen.

Die genannten Nachteile kénnten durch den Einsatz individueller und mittels
generativ bzw. additiv (Englisch: ,selective laser melting“) oder wie in der vorliegenden Arbeit
funkenerosiv bearbeiteten degradierbaren Magnesiumimplantaten ausgerdumt werden.
Magnesium selbst stellt dabei ein Biomaterial dar, welchem innerhalb der letzten 15 Jahre
grofRe Aufmerksamkeit zuteil wurde (Jung et al. 2015, Staiger et al. 2006, Wang et al. 2012,
Witte 2010, Yang et al. 2011). Als natlrlich vorkommendes und lebenswichtiges Mineral im
Korper weist es im Vergleich zum kortikalen Knochen des Menschen teilweise bessere
mechanische Eigenschaften hinsichtlich der Parameter Bruchzahigkeit und Elastizitat bei
gegebenen Leichtbaueigenschaften auf (Jung et al. 2015, Staiger et al. 2006, Wang et al.
2012, Witte 2010, Yang et al. 2011). Weiterhin konnten in einigen Studien antibakterielle wie
auch osteoinduktive- und konduktive Eigenschaften von Magnesium aufgezeigt werden
(Farraro et al. 2014, Fielding et al. 2014, Lock et al. 2014, Park et al. 2012, Robinson et al.
2010, Tie et al. 2013, Witte et al. 2005). Ein Nachteil degradierbarer unbeschichteter
Magnesiumlegierungen ist vor allem in der schnellen Degradation Gber wenige Wochen nach
Einsatz in einer physiologischen pH-Umgebung zu nennen. Die damit einhergehende
Alkalisierung und toxische Wirkung auf das umgebende Gewebe verhindert einerseits eine
effiziente Knochenregeneration und bedingt zum anderen Einschrankungen hinsichtlich
lasttragender Indikationen (Jung et al. 2015, Smeets et al. 2014c, Staiger et al. 2006).

Eine Steigerung der Korrosionsresistenz kann theoretisch durch verschiedene
Modifikationen der Magnesiumoberflache erreicht werden, wobei die Beschichtung mittels
Plasmaanodisation (Englisch: ,plasma electrolytic oxidation“ (PEQ), veraltet auch: ,micro-arc
oxidation* (MAQ)) eine vielversprechende Neuentwicklung darstellt. Im Vergleich zur
konventionellen  Anodisation  kénnen durch PEO  Kkorrosionsresistentere  und

verschleillbestandigere Schichten generiert werden (Abbildung 1) (Hornberger et al. 2012).
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In einem Elektrolyten befindend wird das Werkstiick durch die Anlage einer Spannung uber
dem dielektrischen Durchschlagspotential (Englisch: ,dielectric breaktdown potential®)
beschichtet. Dabei entsteht eine Oxidschicht durch Entladungen an der Oberflache des
Werkstlicks, wobei die Zusammensetzung mafgeblich durch die Elektrolytkomposition
bestimmt wird.

Fur medizinische Applikationen sind vor einem etwaigen in vivo-Einsatz von
Magnesiumlegierungen standardisierte und optimierte Zytokompatibilitatstests notwendig,
welche angelehnt an die Normbestimmungen der DIN ISO 10993-5:2009 und weiter gefasst
auch der DIN ISO 10993-12:2012 die spatere in vivo-Situation und die Korrosionsresistenz
moglichst naheliegend abbilden sollten. Da die eigentliche Korrosion von Magnesium von
verschiedenen Einflussfaktoren abhangig ist (z.B. pH, Proteine, HCO3’), sollten neben der
Wahl eines dem humanen physiologischen Blutplasma &hnlichen Korrosionsmediums
moglichst einfache Methoden zum Einsatz kommen, welche eine Vergleichbarkeit und
Reproduzierbarkeit von verschiedenen Studien ermdglichen (Fischer et al. 2012, Ng et al.
2010, Song and Atrens 2003, Xin et al. 2011b, Xin et al. 2011a). So sind bisherig in
verschiedenen Studien und Protokollen bezlglich der Zytokompatibilitdtsanalysen von
Magnesiumlegierungen unterschiedliche Ansatze zur Durchfihrung (z.B. direkt vs.
Extraktionstests, Zellentitdt, Zellzahl, Inkubationszeit von Untersuchungsmethoden etc.)
aufgezeigt worden. Neben der Empfehlung von Verdiinnungsreihen wurden hierbei auch
Interferenzen von Magnesium mit verschiedenen Zytotoxizitatstests (BrdU, MTT, XTT)
beschrieben (Chen et al. 2014, Cipriano et al. 2015, Fischer et al. 2012, Fischer et al. 2010,
Hong et al. 2013, Wang et al. 2011). Durch in vitro-Verdinnungsreihen wird allerdings eine
maglichst ahnlich abzubildende in vivo-Situation ganzlich vernachlassigt.

Die vorliegende Publikationsdissertation flihrt neben den angedeuteten
grundsatzlichen Uberlegungen zur Verbesserung der Zytotoxizitdtsanalysen fir
Magnesiumprifmuster auch die Darstellung einer solchen in vitro-Optimierung aus.
Weiterhin werden Rickschlisse zur Weiterentwicklung plasmaanodisierter Schichtsysteme

auf Magnesiumprufmustern aufgezeigt.
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Material und Methoden

Die Prufmuster mit einem Durchmesser von 18 mm bei 1 mm Dicke wurden mittels
Funkenerosion auf Basis einer reinen Magnesiumlegierung (Mg-pure, 99.9% rein) sowie der
Magnesiumlegierung WE43 (Zusammensetzung: vergleiche Publikation Seite 20) mit einem
Durchmesser von 18 mm bei 1 mm Dicke hergestellt und gereinigt (Ultraschallbad in reinem
Ethanol fir 10 Minuten, Beizen in 15% HF/30%, destilliertes Wasser fir 15 Minuten,
Trocknung auf einem sterilen Tuch). Neben den unbeschichteten Referenzproben Mg-pure
und WE43 wurden anschlieRBend acht WE43-Prufmuster (PEO 1-8) in verschiedenen
Elektrolyten PEO beschichtet (Abbildung 1, Table 1 Seite 20).

Abbildung 1: Schemazeichnung des Prozesses der Plasmaanodisation (links). Hierbei wird durch das
Einstellen einer Spannung iiber 200 V das dielektrische Durchschlagspotential der wachsenden Oxidschicht
tiberschritten, was zu lokalen Plasmareaktionen bei hohen Temperaturen und Driicken mit Modifizierung der

Oxidschicht fithrt. Im rechten Bild ist eine solche Reaktion an der Oberfldache ersichtlich.

Die Degradationsraten der beschichteten und unbeschichteten Proben wurden durch
die elektrochemische Methode der potentiodynamischen Polarisation (PDP, Abbildung 2) mit
anschlieRender Berechnung gemaR der Formel nach Stern und Geary bestimmt (Ascencio et
al. 2014). Hierfur wurden die Prufmuster (PEO 1-8, WE43, Mg-pure) der Testvorrichtung
bestehend aus der Messzelle mit ihren drei Elektroden, ,Minimum Essential Medium® (MEM)
mit 10% fotalem Kalberserum (FCS), 100U/ml Penstrep und 4 mM Glutamin als
Korrosionsmedium sowie SP-150 Potentionstat zugeflhrt. Wahrend der Immersionszeit von
einer Stunde wurde das freie Korrosionspotential (Englisch: ,open circuit potential®)

kontinuierlich aufgezeichnet.
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Abbildung 2: Schemazeichnung der potentiodynamischen Untersuchungsmethode. Das Priifmuster ist als
Arbeitselektrode gekennzeichnet. Durch Anlegen einer Spannung wird das freie Korrosionspotential
kontinuierlich  aufgezeichnet. Durch die Formel nach Stern und Geary kann hieraus die

Degradationsgeschwindigkeit eines Werkstiicks berechnet werden (Ascencio et al. 2014).

Fur die Zellexperimente wurden angelehnt an die DIN ISO 10993-5:2009 und DIN
ISO 10993-12:2012 L929-Mausfibroblasten in MEM mit 10% FCS, 100U/ml Penstrep und 4
mM Glutamin (Zellkulturmedium) bei 37 °C, 5% CO, und 95% Luftfeuchtigkeit kultiviert
(Zellkulturkonditionen). Das Testsystem zur Validierung der Zytokompatibilitat setzte sich aus
Extraktionstests (indirekt) und direkten Tests mittels kolorimetrischen Untersuchungen sowie
Vitalfarbungen (,/live-dead staining®) als Erweiterung des direkten Testniveaus zusammen.
Neben den Prufmustern (WE43-PEO1-8, WE43, Mg-pure) wurden zwecks
Referenzermittiung Positiv- (RM-A), Negativ- (ledigliche Zellkultivierung in Abwesenheit von
Prifmustern bzw. Plastikprifmuster (Wako) bei den Vitafdrbungen) und Blindkontrollen
(Prifung ohne Prufmuster und Zellen, wird von den Ergebnissen der Ubrigen Priufmuster
subtrahiert) durchgefihrt. Zwecks Validierung einer etwaigen Interferenz in den
kolorimetrischen Untersuchungen wurden alle Prifmuster ebenfalls in Abwesenheit von
Zellen getestet.

Fir die Extraktionstests wurden die unbeschichteten und beschichteten Prifmuster in
3 cm?ml Zellkulturmedium unter Zellkulturkonditionen Uber 72 extrahiert, das
Extraktionsmedium anschlielend zentrifugiert und auf vorbereitete 96-Well-Platten mit 1 x
10* L929-Zellen pipettiert. Nach 24 stiindiger Inkubationszeit wurden gemaR
Herstellerinformationen und angelehnt an die DIN ISO 10993-5:2009 BrdU-, XTT- und LDH-

Untersuchungen durchgefthrt.
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Gleichsame kolorimetrische Untersuchungen wurden in direkten Tests durch die
direkte Kultivierung von 2.4 x 10° L929-Zellen Uber 24 Stunden in 1 ml sowie 1.88 ml
Zellkulturmedium (entsprechend 5.65 und 3 cm?/ml) unter Zellkulturkonditionen erreicht.

Die Vitalfarbungen wurden gemaf der direkten Zellkultivierung Uber 24 Stunden mit
anschlieRender Zugabe von Propidiumiodid und Fluoresceindiacetat, 3-minutiger
Inkubationszeit, Reinigung mittels ,phosphate buffered saline® (PBS) sowie anschlieRender

Mikroskopie unter Fluoreszenz durchgeflhrt.
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Ergebnisse

. Entwicklung von plasmaanodisierten Magnesiumpriifmustern

In einem ersten Schritt konnten plasmaanodisierte Schichtsysteme fir
Magnesiumprifmuster entwickelt werden.

Diese =zeigten sich gemall der angewendeten Prozessparameter im REM
verschieden strukturiert und rau (Figure 1 A Seite 23).

Beziglich der Korrosionsresistenz der Prufmuster in der PDP zeigten alle PEO
beschichteten Muster eine niedrigere Degradationsrate im Vergleich zu den unbeschichteten
Magnesiumproben WE43 und Mg-pure (Figure 1 B Seite 23, Table 3 Seite 22). Mit 3.4
pm/Jahr Degradationsrate konnte hier beispielsweise die Schicht WE43-PEO2 eine 35 x-
fach niedrigere Rate im Vergleich zu dem unbeschichteten Prifmuster WE43 aufzeigen. Im
Vergleich WE43-PEO2 zZu Mg-pure war  eine 25 x-fach niedrigere
Degradationsgeschwindigkeit fiir das beschichtete Prifmuster feststellbar.

Die Zytokompatibilitdt der beschichteten und unbeschichteten Prifmuster wurde im
Rahmen der Optimierung der Zytokompatibilititsanalyse flir Magnesiumwerkstoffe

untersucht (Teil Il der nachfolgenden Ergebnisdarstellung).

Il. Optimierung der in vitro-Zytokompatibilitdtsanalyse von Magnesiumwerkstoffen

In einem weiteren Schritt wurden optimierte Methoden zur Testung der
Zytokompatibilitat beschichteter und unbeschichteter Magnesiumlegierungen etabliert. Diese
sollen eine bessere Vergleichbarkeit der Ergebnisse zukinftiger Studien zu Magnesium
basierten Biomaterialien ermdglichen.

Hierbei zeigte sich neben der Beriicksichtigung von L929-Mausfibroblasten als
etablierte und primar zu testende Zelllinie vor allem die Wahl des Zellkulturmedium MEM mit
10% FCS und 4 mM Glutamin als geeignet, um eine etwaige Ahnlichkeit zum
physiologischen Blutplasma des Menschen zu gewahrleisten (Table 2 Seite 22).

In den indirekten kolorimetrischen Extraktionstests waren bis auf die unbeschichteten
Prafmuster, WE43-PEOB8 und die Positivkontrolle alle weiteren PEO-Proben gemaf DIN ISO
10993-5:2009 zytokompatibel (Figure 2 Seite 24). Etwaige Interferenzen lagen in den BrdU-
und XTT-Untersuchungen unter +/- 5% im Vergleich zur Negativkontrolle und in den LDH-
Untersuchungen unter 15% zur Positivkontrolle. Interferenzen waren dabei vor allem bei den
unbeschichteten bzw. schnell degradierbaren Prifmustern (Mg-pure, WE43, WE43-PEO?7,
WE43-PEQO8) ersichtlich.
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In den direkten kolorimetrischen Tests zeigten alle Prifmuster in mindestens einer
BrdU-, XTT- oder LDH-Untersuchung eine Zytotoxizitat auf (Figure 3 Seite 25). Weiterhin
waren teils starke Interferenzen ersichtlich, was sich wiederum vor allem auf die schnell
degradierbaren Proben (Mg-pure, WE43, WE43-PEQO3, WE43-PEO7, WE43-PEOS8) gemal
PDP-Untersuchung bezog. Interessanteweise zeigten sich etwaige LDH-Interferenzen in den
direkten und indirekten kolorimetrischen Untersuchungen im Vergleich zu den BrdU- und
XTT-Untersuchungen im negativen Skalenniveau.

Fir die Validierung der direkten Zellreaktion wurden Vitalfarbungen bei
verschiedenen Oberflache-zu-Volumen-Verhéltnissen (3 und 5.65 cm?ml Zellkulturmedium)
durchgefiihrt (Figure 4 Seite 26). Hier zeigten sich vor allem bei 5.65 cm?/ml| aussagekriftige
Effekte zur Toxizitdt der PEO-beschichteten Prifmuster, wobei unter beiden Konzentrationen
die unbeschichteten Prifmuster nur sparlich mit lebenden (grinen) Zellen bedeckt waren.
Insgesamt konnten bei 5.65 cm?ml Zellkulturmedium bis auf WE43-PEO8 alle PEO-
Schichtsysteme lebende Zellen auf der Oberflache aufzeigen. Vor allem auf der Oberflache
WE43-PEO2 waren lebende, spindelfdrmige und adharente Zellen ohne tote Zellen
ersichtlich. Bei 3 cm?ml Zellkulturmedium zeigte auch WE43-PEOS keine toxischen Effekte
mehr, was sich am wahrscheinlichsten durch niedrigere toxische Konzentrationen an

I6slichen Faktoren im Medium begrinden lasst.
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Diskussion

Neben der erfolgreichen Entwicklung zytokompatibler plasmaanodisierter
Magnesiumprifmuster  erhdhter  Korrosionsresistenz  konnte ein  funktionierendes
Testprotokoll fur grundlegende Bestimmungen der Zytokompatibilitdt von beschichteten und
unbeschichteten Magnesiumlegierungen entwickelt werden (Figure 5 Seite 27). Hierflir
wurden zum einen L929-Zellen, welche als wenig anfallig fur dulRere Einflisse gelten, als
etablierte Zelllinie ausgewahlt. Zum anderen wurde MEM mit 10% FCS, 100 U/ml Penicillin-
Streptomycin und 4 mM Glutamin als primares Zellkultur- und Korrosionsmedium etabliert,
da es zum einen dem humanen Blutplasma sehr dhnelt und zum anderen der Zusatz von
Proteinen die Korrosion von Magnesium beeinflusst (Table 2 Seite 22) (Walker et al. 2012,
Xin et al. 2011b, Xin et al. 2011a).

Direkte kolorimetrische Tests mittels BrdU, XTT und LDH zeigten sich aufgrund von
Interferenzen von extrahierten Korrosionsprodukten wenig geeignet zur Bestimmung der
Zytokompatibilitat von Prifmustern auf Magnesiumbasis. Dagegen sind Interferenzen in den
indirekten Tests gemaR des hier entwickelten Protokolls nur geringfligig feststellbar, wodurch
eine der in vivo-Situation naheliegende Testung ermdglicht wird. Ein Verdinnung von
Extrakten wie von Fischer und Wang et al. gefordert ist somit nicht nétig und wirde das
Testergebnis unndétig verfalschen (Fischer et al. 2012, Wang et al. 2015).

Fur die Beurteilung der direkten Zytokompatibilitdt ist die Durchfihrung von
Vitalfarbungen unter dem Fluoreszenzmikroskop empfehlenswert. Hierbei sollte das
Verhaltnis von Prifmusterflaiche zu Mediummenge so gewahlt werden, dass eine
hinreichende Beurteilung méglich ist. Das war bei 5.65 cm?ml der Fall, da bei héheren
Mengen an Medium auch etwaige toxische Extraktionsprodukte in ihrer Gesamtkonzentration
niedriger sind. So variierten die Ergebnisse bei den Prufmustern WE43-PEO8 und WE43
beziiglich der Mengenverhaltnisse des Mediums (3 und 5.65 cm?®ml Zellkulturmedium)
ganzlich (bei WE43-PEO8) oder teilweise (bei WE43). Dies wurde durch die Umkehr von
eher toten Zellen auf der Oberfliche zu mehr lebenden Zellen auf der Oberflache bei
niedrigerem Verhaltnis Prifmusterflache zu Mediummenge deutlich. Mit spindelférmig
adharenten und lebenden Zellen zeigten sich die Oberflachen WE43-PEO2, -6 und-7 am
besten geeignet fiir zuklnftige Applikationen.

Im Zusammenhang mit der elektrochemisch ermittelten Degradationsrate erscheint
eine Korrelation der Ergebnisse fur die beschichteten Prifmuster nicht sicher. So waren die
Degradationsraten der Proben WE43-PEQOS3- und 7 héher als die von WE43-PEOS8, konnten
aber wiederum eine bessere Zytokompatibilitdt aufzeigen. Somit ist die singuléare Beurteilung
der Prufmuster durch ledigliche elektrochemische Degradationsbestimmungen nicht valide
und sollte als Zusatz der Zytokompatibilitaitsanalyse gemafy DIN I1SO 10993-5:2009
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angesehen werden. In der Gesamtbeurteilung ist deshalb eine Weiterentwicklung der
Oberflache WE43-PEO?2 vielversprechend.

In direktem Vergleich mit Studien &hnlicher Thematik erlaubt die vorliegende
Forschungsarbeit eine  schnelle und valide Zytokompatibilitatsanalyse  von
Magnesiumlegierungen angelehnt an die DIN ISO 10993-5:2005 sowie weiter gefasst auch
DIN I1SO 10993-12:2012, wobei u.a. Unterschiede bezlglich des Zelltyps, Zellzahl,
Inkubationszeiten sowie Untersuchungsmethoden (u.a. XTT vs. MTT) bestehen (Chen et al.
2014, Cipriano et al. 2015, Fischer et al. 2012, Fischer et al. 2010, Hong et al. 2013, Wang et
al. 2011). Dabei sollten weitergehende Forschungsansatze die mogliche Erweiterung einer in
vitro-Zytokompatibilitatsdiagnostik anstreben, wodurch eine mdglichst exakte Abbildung bzw.
Simulation der in vivo-Situation ermdglicht wird. Dies wirde neben ethischen
Gesichtspunkten (v.a. Reduktion von Tierversuchen) auch Kosten- sowie Zeitvorteile

bedingen.
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Zusammenfassung und Ausblick

Zusammengefasst konnte ein valides Testprotokoll zur Zytokompatibilitadtsanalyse
von Prifmustern auf Magnesiumbasis gemall DIN ISO 10993-5:2009 erstellt werden,
welches eine zukunftige Vergleichbarkeit von Studien zur selbigen Thematik verbessern
kdnnte, bisherige Probleme mit Interferenzen behebt sowie Testbedingungen schafft, die
mdglichst nah die spatere in vivo-Situation abbilden. Weiterhin wurden zytokompatible PEO-
Schichtsysteme fir Magnesiumlegierungen entwickelt, welche die Degradation bzw.
Korrosion um ein vielfaches verlangsamen.

In weiteren Forschungsbemuihungen der Forschungsgruppe sind Erweiterungen der
hier vorliegenden Ergebnisse um einige grundlagenwissenschaftliche Methoden vorgesehen,
um eine Simulation der spateren in vivo-Situation noch zuverlassiger zu ermoglichen. Neben
der Einfihrung weiterer Zelltypen (z.B. primare Osteoblasten) betrifft dies auf experimenteller
Ebene Extraktionsanalysen mittels HPLC, die Entwicklung eines geschlossenen sowie
gleichzeitig funktionalen Degradationsstands, Untersuchungen der Grenzflachenaktivitat von
besonders strukturierten PEO-Schichten sowie die Untersuchung des Einflusses von
Albumin auf die Korrosion von Magnesiumlegierungen. Im weiteren Verlauf sind in vivo-
Analysen des kompatibelsten PEO-Magnesiumimplantats mit  unterschiedlichen
Kanalstrukturen (400-800 um) vorgesehen, um die Biokompatibilitdt, Degradation als auch

die Osseointegration im Tiermodell zu beurteilen (Abbildung 3).

Abbildung 3: Prototyp eines funkenerosiv generierten und PEO-beschichteten Magnesiumimplantats mit
KanalgroBen von 800 um. Neben einem makroskopischen Bild (links) sind elektronenmikroskopische Bilder

(mittig, rechts) beigefiigt.
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