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1 Einleitung 

1.1 Knocheninfektion 

1.1.1 Epidemiologie 

 

Periprothetische Infektionen sind in der Orthopädie und Unfallchirurgie häufig 

vorkommende Komplikationen. Sowohl in medizinischer als auch sozioökonomischer 

Hinsicht sind solche Infektionen mit erheblichen Konsequenzen verbunden (Hellmann 

et al. 2010, Otto-Lambertz et al. 2017). Die Rate der relevanten Knocheninfektionen ist 

bei der Implantation von Biomaterialien als relativ gering einzustufen, die hohe 

Prävalenz für ossäre Infektionen beruht demnach auf der Häufigkeit solcher Eingriffe 

(Fang et al. 2017).  

Von den jährlich etwa 800.000 implantierten Osteosynthesematerialien in Europa sind 

1,5% (n=12.000) mit periprothetischen Infektionen assoziiert. Berücksichtigt werden 

sollte aber, dass sich die Infektionsraten durch die nötigen Revisionseingriffe um ein 

Vielfaches potenzieren (Knetsch et Koole 2011). Durch den steigenden Bedarf einer 

osteosynthetischen Versorgung von Frakturen und Arthroplastiken haben sich auf 

nationaler und internationaler Ebene Institutionen etabliert, die die Erfolgsraten und 

Qualität von Implantaten registrieren (Matharu et al. 2018).  

Laut Kurtz et al. (2007) steigt weltweit sowohl die Zahl der primären Arthroplastien als 

auch die der damit zusammenhängenden Revisionen. Nach dem “National Joint 

Registry” (NJR) wurden in England und Wales 2009 von den insgesamt 72.432 

durchgeführten hüftendoprothetischen Operationen (OPs) 65.229 als Primäreingriff und 

7203 als Revisionen vollzogen. Dies entspricht einer Revisionsrate von 10%. Davon 

waren 56% auf eine aseptische Lockerung und 3% auf eine Infektion zurückzuführen. 

Zugleich wurden 77.545 knieendoprothetische Eingriffe gelistet, darunter 4565 

Revisionseingriffe (5,9%) (Montanaro et al. 2011). Aufgrund der Unterschätzung der 

Infektionsraten ist die reale Inzidenz vermutlich weitaus größer (Huotari et al. 2010). 

Implantat-bedingte Knocheninfektionen haben häufig verheerende gesundheitliche 

Folgen für den Patienten und verkörpern zugleich ein ökonomisches Problem für den 

Gesundheitssektor. 

 



 

 2 

 

1.1.2 Pathogenese 

 

Die Pathogenese einer Implantat-assoziierten Infektion unterscheidet sich in einigen 

Punkten von anderen postoperativen Infektionen und ist von den verwendeten 

Knochenersatzmaterialien abhängig. Die Biomaterialien der Implantate werden von 

einer immun-inkompetenten, fibroinflammatorischen Zone umgeben, in der die 

zelluläre Immunreaktion über Superoxid-Radikale und Zytokine eine Gewebs-

schädigung hervorruft, woraus eine erhöhte Suszeptibilität für bakterielle 

Kolonisierungen sowie rezidivierende Infekte resultiert (Gristina 1994, Schierholz et 

Beuth 2001).  

Experimentelle Studien belegen, dass bei einer chirurgischen Implantation von 

Fremdmaterialien niedrigere Dosen an bakteriellen Mikroorganismen ausreichen, um 

eine Infektion auszulösen (Elek 1956, Southwood et al. 1985, Cordero et al. 1996). 

Ferner werden bei orthopädischen und unfallchirurgischen Eingriffen die Implantate in 

feste knöcherne Gewebestrukturen eingebracht, wodurch selbst geringfügige 

Dislokationen und mechanische Irritationen das umliegende Gewebe schädigen. Die 

lokale Immunschwäche und die Oberflächenstruktur des Fremdmaterials begünstigen 

die Adhäsion von Bakterien und die damit verbundene Kolonisation. Die beteiligten 

Mikroorganismen sind mehrheitlich opportunistische Erreger (Campoccia et al. 2006). 

Die mechanische Adsorption der Bakterien beruht auf verschiedenen Mechanismen, die 

derzeit im Fokus der Forschung nach neuen antimikrobiellen Therapeutika stehen.  

Staphylococcus aureus ist der am häufigsten vorkommende Erreger bei Knochen- und 

Gelenkinfektionen (Claro et al. 2013, Fang et al. 2017). 16% aller Infektionen sind 

polymikrobiellen Ursprungs, wobei bei einem Großteil der Implantat-assoziierten 

Infektionen Staphylokokken beteiligt sind. Neben Staphylococcus aureus spielt auch 

Staphylococcus epidermidis in diesem Kontext eine wichtige Rolle – die beiden Spezies 

sind gemeinsam für etwa 66% aller Implantat-assoziierten Infektionen verantwortlich 

(Campoccia et al. 2006, Penalba Arias et al. 2015) (Abb. 1). Weitere Koagulase-

negative Staphylokokken (Staphylococcus hominis, Staphylococcus haemolyticus) 

gelten bei 13% der Implantat-assoziierten Infektionen als Verursacher. Andere Spezies 

wie Pseudomonas aeruginosa, Enterococcus faecalis, Escherichia coli und Streptococci 

haben mit insgesamt 24% eine geringere Relevanz. 
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Abbildung 1: Verursacher von Implantat-assoziierten Infektionen; modifiziert nach (Campoccia 

et al. 2006)  

 

Sowohl die bakterielle Virulenz als auch wirtsabhängige Faktoren (z.B. Immunstatus, 

Komorbiditäten) spielen eine wichtige Rolle für die Entstehung von 

Knocheninfektionen. Staphylococcus aureus besitzt verschiedene Adhäsionsmoleküle 

auf der Zelloberfläche, die die Anheftung an die Knochenmatrix erleichtern. Diese 

Adhäsine interagieren mit Bestandteilen der extrazellulären Matrix (Proteine, 

Kohlenhydrate) und sind so für die Kolonisation verantwortlich. Zu den Virulenz-

faktoren gehören Proteasen, die Komponenten der Knochenmatrix zerstören und die 

Ausbreitung des Pathogens fördern (Patti et al. 1994, Hudson et al. 1999, Balachandran 

et al. 2017, Bleiziffer et al. 2017). Eine entscheidende Rolle bei der Pathogenese spielt 

die Ausbildung eines Biofilms auf der Implantatoberfläche. Biofilme sind strukturierte 

Verbände von Bakterien, die von einer selbst produzierten Matrix umhüllt sind. Die 

Zusammensetzung der Matrix hängt von der bakteriellen Spezies, dem Erregerstamm 

und den Umgebungsbedingungen ab und enthält Exopolysaccharide, Proteine, Teichon-

säure und extrazelluläre Desoxyribonukleinsäure (DNA) (Hoiby et al. 2011). Die 

Matrix des Biofilms schützt die Bakterien vor Immunangriffen und vor einer anti-

S. aureus 
36% 

S. epidermidis 
33% 

Andere 
Koagulase-

negative 
Staphylokken 

14% 

Pseudomonas 
aeruginosa 

1% 

Enterococcus 
faecalis 

5% 

Escherichia coli 
2% 

Streptococci 
2% 

Sonstige 
7% 



 

 4 

biotischen Therapie (Arciola et al. 2002, Götz 2002, Valour et al. 2015). Die 

Verhinderung der Biofilmbildung ist für die Entwicklung von effektiven 

antimikrobiellen Strategien ein wichtiger Angriffspunkt. 

 

 

1.1.3 Diagnostik 

 

Die Differenzierung zwischen einer okkulten Implantat-assoziierten Infektion und 

einem biomechanisch aseptischen Versagen ist im klinischen Alltag ein häufig 

auftretendes Problem. Frühe postoperative (innerhalb der ersten 3 Monate) und 

hämatogene Gelenkprotheseninfektionen werden von virulenten Organismen wie 

Staphylococcus aureus verursacht und sind durch akute Symptome sowie typische 

Infektionszeichen charakterisiert (Trampuz et al. 2003). Dagegen entwickeln sich späte 

postoperative Gelenkprotheseninfektionen schleichend, da sich durch wenig virulente 

Organismen wie Koagulase-negative Staphylokokken hervorgerufen werden und 

entsprechend subtile Inflammationszeichen aufweisen (Roux et al. 2016). Die fehlende 

Standardisierung der Kriterien für die Detektion von Implantatinfektionen und die 

Gefahr von falsch-negativen bzw. falsch-positiven Kulturergebnisse führen potentiell zu 

unterschiedlichen Untersuchungsergebnissen (Neut et al. 2003, Trampuz et al. 2003). 

Bislang sind keine klinischen bzw. Labortests verfügbar, die eine Implantatinfektion mit 

adäquater Sensitivität und Spezifität nachweisen. In den meisten Fällen wird die 

Diagnose einer Implantatinfektion auf der Basis von klinischen Symptomen, 

radiologischen Befunden und Laborergebnissen erstellt (Peeters et al. 2016).  

 

 

1.1.4 Antibiotikaresistenz 

 

Die zunehmende Verbreitung von Antibiotikaresistenzen, die eingangs vor allem 

gramnegative Bakterien, inzwischen aber auch zunehmend grampositive Bakterien 

betrifft, hat sich zu einem weitreichenden Problem entwickelt (Theuretzbacher 2011, 

2012). Klinisch bedeutsam ist beispielsweise der ß-Lactamase-positive und damit 

Penicillin-resistente Staphylococcus aureus (Bush 2018). Zunächst wurde die 

Problematik der bakteriellen Resistenz durch die Entwicklung neuer Antibiotikaklassen 



 

 5 

(z.B. Aminoglykoside, Makrolide, Glykopeptide) und durch die chemische 

Modifizierung von Antibiotika gelöst. Für die Zukunft besteht jedoch keine Garantie, 

der Zunahme von bakteriellen Resistenzen durch die Entdeckung neuer Antibiotika 

entgegenwirken zu können (Ridenhour et al. 2017, Duan et Kumar 2018). 

Verschiedene Studien belegen, dass Biofilm-produzierende Bakterien, die auf 

Biomaterialien bzw. periprothetischen Oberflächen vorkommen, über eine erhöhte 

Resistenz gegenüber Antibiotika verfügen (Nickel et al. 1985, Evans et Holmes 1987, 

Prosser et al. 1987, Schwank et al. 1998, Konig et al. 2001, Mah et O'Toole 2001).  

Schwank et al. (1998) untersuchten beispielsweise die Antibiotikasuszeptibilität 

(Amikacin, Levofloxacin, Rifampicin, Teicoplanin) zweier isogener Erregerstämme von 

Staphylococcus epidermidis mit differenten Biofilmbildungseigenschaften. Der 

Biofilm-bildende Stamm Staphylococcus epidermidis RP62A zeigte im Vergleich zu 

dem solitär lebenden Stamm Staphylococcus epidermidis M7 eine signifikant erhöhte 

Antibiotikaresistenz.  

Die Behandlung Implantat-assoziierter Infektionen erfordert häufig eine 

Langzeithospitalisierung sowie eine verlängerte parenterale Antibiotikatherapie. 

Oftmals bleibt keine andere therapeutische Alternative als die Revision des infizierten 

Implantats (Costerton et al. 1999, Varisco et al. 2014).  

 

 

1.1.5 Therapie & Prävention 

 

Eine chirurgische Behandlung von Frakturen an der Tibia erfordert eine stabile 

Fixation, wobei darauf zu achten ist, dass bei der Einführung des Implantats sekundäre 

Traumata am Weichteilgewebe möglichst vermieden werden (Kuhn et al. 2015b). Die 

traditionelle offene Reposition und interne Fixation (ORIF) hat den Nachteil der 

Devaskularisierung von Fragmenten und der damit verbundenen zusätzlichen 

Schädigung der Weichteile (Kuhn et al. 2015b). Die minimal invasive Platten-

osteosynthese (MIPO) reduziert diese Nachteile und hat die klassische ORIF-Technik 

bei einfachen intraartikulären Frakturen der Tibia weitestgehend abgelöst (Kuhn et al. 

2015b). Die Entwicklung von Tibia-Marknägeln mit multiplen multidirektionalen 

Verriegelungsmechanismen hat zu einer Ausweitung der Indikation für ein intra-

medulläres Implantat geführt (Kuhn et al. 2007, El Attal et al. 2011, Meena et al. 2015). 
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Diese Marknägel erlauben die Platzierung von bis zu vier distal verriegelnden 

Schrauben in drei verschiedenen Ebenen innerhalb eines 50 mm großen Tibiaplafonds 

(Kuhn et al. 2008). Die technisch herausfordernde intramedulläre Nagelung schont die 

Vaskularisierung der Frakturseite und bewahrt die Integrität des Weichteilgewebes, 

wobei aber das Risiko der Fixation der Fragmente in einer nicht-anatomischen Position 

besteht (Kuhn et al. 2015b). Zur Verhinderung dieses Problems werden Pollerschrauben 

oder eine intramedulläre Blockierung verwendet (Hannah et al. 2014). Je weiter distal 

die Fraktur reicht, desto geringer ist die Stabilität, die durch die intramedulläre 

Nagelung gewährleistet werden kann. Ferner ändert sich der Querschnitt der Tibia vom 

distalen Schaft zur Metaphyse von einer engen triangularen in eine runde Form (Kuhn 

et al. 2015b).  

Medizinische Fortschritte der vergangenen Jahre ermöglichen eine effektive Therapie 

bestehender Implantatinfektionen und minimieren ihre deletären Auswirkungen 

(Zimmerli et Ochsner 2003, Campoccia et al. 2006). Im Vordergrund steht aber die 

Prävention in Form von strategischen Maßnahmen zur Verhinderung von Implantat-

assoziierten Knocheninfektionen. Dazu gehört die Entwicklung von infektions-

resistenten Biomaterialien, z.B. durch die Beschichtung mit Antimikrobiotika, 

Hydroxylapatit (HA) (Arciola et al. 1999), Tenside, Heparin oder Albumin (Arciola et 

al. 1993, 1995, 2003).  

Aufgrund der hohen Biokompatibilität und der bewährten mechanischen Eigenschaften 

gehören Polymethylmethacrylat-(PMMA)-Knochenzement und Implantate aus 

Titanlegierungen zu den häufig eingesetzten Biomaterialien bei Arthroplastiken. 

Daneben ist das extrazelluläre Matrixprotein Kollagen aufgrund seiner zentralen Rolle 

bei der Geweberegenerierung eines der am meisten benutzten natürlichen Polymere in 

der Orthopädie und Unfallchirurgie (Abou Neel et al. 2013). Zur Verhinderung von 

Infektionen werden diese Kollagenmaterialien in Antibiotikalösungen getränkt (Inzana 

et al. 2016). Dennoch stellen bakterielle Kolonisierungen auf der Oberfläche von 

Osteosynthesematerialien eine gefürchtete Komplikation dar, die für die Patienten mit 

verheerenden gesundheitlichen Folgen verbunden ist (Berbari et al. 1998, Lentino 2003, 

Jafari et al. 2010, Matar et al. 2010, Renaud et al. 2012). Bakterien der Wirtsflora 

adhärieren an die Implantatoberfläche und kapseln sich in eine selbst produzierte 

extrazelluläre Matrix aus Polysacchariden, Proteinen und extrazellulärer DNA ein 

(Lentino 2004, Wei et Ma 2013). Dieser Biofilm breitet sich an der Kontaktstelle 

zwischen Knochen und Implantat aus und beschädigt das umliegende Knochengewebe. 
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Daher wurden Versuche unternommen, über eine Beschichtung von Implantaten mit 

Antibiotika der bakteriellen Besiedlung entgegenzuwirken (Chang et al. 2013, Galvez-

Lopez et al. 2014). Buchholz und Engelbrecht (1970b) waren die ersten, die für eine 

lokale Antibiotikaprophylaxe bei einer Arthroplastik den PMMA-Knochenzement mit 

Antibiotika imprägnierten. Das Aminoglykosid Gentamicin ist aufgrund seines breiten 

Wirkungsspektrums und seiner Thermostabilität für die Beschichtung von Zement und 

Titanimplantaten geeignet (van de Belt et al. 2001, Alt et al. 2006, Schmidmaier et al. 

2017). Klinische Studien belegen, dass Antibiotika-dotierter Knochenzement das 

Auftreten von Osteomyelitis bei einer totalen Hüftendoprothese verringert und 

zusammen mit einer systemischen Antibiotikagabe die Revisionsrate aufgrund von 

aseptischer Implantatlockerung dezimiert (Engesaeter et al. 2003, Kendoff et al. 2016).  

Da in den vergangenen Jahrzehnten die Zahl der Infektionen mit multiresistenten 

Bakterien angestiegen ist, können Implantat-assoziierte Infektionen häufig nicht mit 

herkömmlichen Antibiotika effektiv bekämpft werden (Campoccia et al. 2006). 

Entsprechend werden neue antiseptische Wirkstoffe gesucht. Zu diesen zählen 

Silbernanopartikel (AgNP), die auf ein breites Spektrum an Mikroorganismen 

bakterizid wirken (Kim et al. 2007, Choi et al. 2008, Lu et al. 2008, Lara et al. 2010a, 

Arora et al. 2013). Mehrere Studien bestätigen die antiseptischen Eigenschaften von 

AgNP gegenüber multiresistenten Bakterien (Lara et al. 2010b, Oei et al. 2012). Der 

besondere Vorteil der AgNP gegenüber Antibiotika ist ihre Fähigkeit, in bestehende 

Biofilme einzugreifen und dort Bakterien zu erreichen (Kalishwaralal et al. 2010, 

Mohanty et al. 2012, Naik et Kowshik 2017). Mit AgNP dotiertes PMMA und Titan 

verfügt über eine ausreichende Biokompatibilität (Pauksch et al. 2014a).  

Mit 1% AgNP dotierter PMMA-Knochenzement wirkte in einer Studie antibakteriell, 

ohne die Proliferation von Osteoblasten negativ zu beeinflussen (Alt et al. 2004a). Zu 

ähnlichen Ergebnissen kamen Alarcon et al. (2015) mit einem mit AgNP dotierten 

Kollagen-Hydrogel für Gewebekonstruktionen. Hybridmaterialien mit einem AgNP-

Gehalt von <0,4 μM erwiesen sich für primäre humane Fibroblasten und Keratinozyten 

als unschädlich und wirkten gegenüber Staphylococcus aureus und weiteren Bakterien 

anti-infektiös. Subkutane 0,2 μM AgNP-Implantate reduzierten in Mäusen Interleukin-

(IL)-6 und andere Inflammationsmarkern wie Chemokin-Ligand 24 (CCL24), soluble 

tumor necrosis factor receptor-2 (sTNFR-2) und tissue inhibitor of metalloproteinase 1 

(TIMP1) (Alarcon et al. 2015). Eine Beschichtung mit AgNP-dotierten Titan-

Nanoröhren führt zu einer Silber-(Ag)-Ionenfreisetzung in effektiver antibakterieller 
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Konzentration über einen Zeitraum von mehr als 15 Tagen (Wang et al. 2013). Diese 

kontinuierliche Freisetzung von Ag-Ionen kann für eine langfristige antibakterielle 

Prävention nach Implantation von Osteosynthesematerialien genutzt werden. Zahlreiche 

Untersuchungen belegen, dass die Nanostruktur bei einem geringen AgNP-Anteil die 

Bakterienproliferation zu 99,99% verhindert, ohne die Osteogenese zu stören oder auf 

Zellen toxisch zu wirken (Wang et al. 2013).  

Pauksch et al. (2014b) untersuchten den Einfluss von AgNP auf den Zellstress, die 

Funktionsfähigkeit, die Proliferation und Differenzierung primärer humaner mesen-

chymaler Stammzellen und Osteoblasten. Sie stellten bei einer Konzentration von 10 

μg/g AgNP nach 21 Tagen eine Verminderung der Zellfunktion der mesenchymalen 

Stammzellen und Osteoblasten fest. Die detektierte Zytotoxizität und Inhibition der 

Proliferation war zeit- und konzentrationsabhängig. Die Zelldifferenzierung wurde 

durch AgNP nicht beeinflusst, jedoch wurde eine Erhöhung des Zellstresses registriert 

(Pauksch et al. 2014b). 

In einer weiteren Studie wurde der Einfluss von mit 4000 μg/g AgNP und/oder 

Gentamicin (1,34%) dotiertem PMMA-Knochenzement auf die Funktionsfähigkeit, 

Proliferation und Differenzierung primärer humaner mesenchymaler Stammzellen und 

Osteoblasten getestet (Pauksch et al. 2014c). Die Zytokompatibilität war in den 

Versuchsgruppen (PMMA-Zement mit AgNP, PMMA-Zement ohne AgNP, PMMA-

Zement mit Gentamicin) vergleichbar (Pauksch et al. 2014c). Nach 21 Tagen bestanden 

keine Hinweise auf eine Reduzierung der Zellzahl, eine Funktionseinschränkung, eine 

Behinderung der osteogenen Differenzierung und kein oxidativer Zellstress für alle drei 

PMMA-Varianten. Die PMMA-Zementimplantate, die gleichzeitig mit AgNP und 

Gentamicin dotiert waren, zeigten eine leicht niedrigere osteogene Differenzierung und 

einen erhöhten Zellstress. Die Zytokompatibilität der doppelt-dotierten PMMA-

Zementimplantate war somit niedriger als die der ausschließlich mit AgNP dotierten 

Implantate (Pauksch et al. 2014c). 

Des Weiteren untersuchten Pauksch et al. (2014a) den Einfluss von mit 4000 μg/g 

AgNP dotierten PMMA-Zement und Titan (TiAl6V4-ELI) auf die Differenzierung von 

humanen peripheren mononukleären Blutzellen in Osteoklasten. Beide mit AgNP 

dotierten Implantate inhibierten nicht die Osteoklastogenese und zeigten ferner eine 

hervorragende Zellanheftung sowie eine unveränderte Struktur der Podosomen. 

Auffällig war jedoch, dass mit AgNP und Gentamicin (1,34 %) dotierter PMMA-

Knochenzement die Fusion von Präosteoklasten und somit die Osteoklastogenese 
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hemmte. Die Autoren schlossen auf einen synergistischen toxischen Effekt der 

Doppelbeschichtung. Als potentiellen Mechanismus postulierten sie eine 

Oberflächenvergrößerung des Implantats und daraus folgende gesteigerte Ag-

Ionenfreisetzung durch die Elution von Gentamicin aus dem Knochenzement (Pauksch 

et al. 2014a). 

 

 

1.2 Silbernanopartikel (AgNP) 

 

Die antiseptische und desinfizierende Wirkung von Ag ist seit rund 3000 Jahren 

bekannt. Die medizinische Nutzung von Ag und Ag-Verbindungen geriet im Zuge der 

Entwicklung und Anwendung von Antibiotika zunehmend in den Hintergrund. Durch 

die Resistenzbildung haben viele Antibiotika ihre Wirkung gegenüber Keimen verloren. 

Multiresistente Keime sind schwer zu behandeln und verursachen lebensbedrohliche 

Infektionen mit hoher Morbidität. Die Integration von bzw. Beschichtung mit AgNP 

von Knochenersatzmaterialien stellt daher eine Alternative in der Orthopädie und 

Unfallchirurgie zur Infektionsprophylaxe dar. 

Die Nanotechnologie bietet ein breites Spektrum an Anwendungsmöglichkeiten in 

biomedizinischen und elektronischen Fachbereichen. AgNP gehören weltweit zu den 

kommerziell erfolgreichsten Nanoprodukten, da ihre antiseptische Wirkung in vielen 

Bereichen, wie Kosmetika, Nahrungsmittel (Yang et al. 2017, Olmos et al. 2018), 

Textilien, Verpackungen, Reinigung- und Desinfektionsmittel sowie Medizinprodukte, 

genutzt wird (Schluesener et Schluesener 2013, Das et al. 2017, Jiang et al. 2017, Li et 

al. 2017). Kritiker sehen in dem ausgedehnten Einsatz von Nanomaterialien auch eine 

ökologische Belastung. Die Freisetzung der AgNP könnten die Umwelt schädigen 

(Dobrzynska et al. 2014). 

In der Medizin wird der antimikrobielle Effekt von Ag in verschiedenen Bereichen 

(Infektionskrankheiten, Hautverbrennungen, Oberflächenbeschichtung von Kathetern 

und Prothesen) genutzt, um bakterielle Kolonisierungen prophylaktisch zu verhindern 

(Zhou et al. 2016, Jiang et al. 2017). 

AgNP besitzen eine Größe von 5–50 nm. Das hauptsächlich elementare, ungeladene Ag 

bildet in den Partikeln Agglomerate mit vielen Poren, wodurch die Oberfläche stark 

vergrößert wird (Alt et al. 2004c). Mit etwa 500–1000 nm sind Ag-Partikel um den 



 

 10 

Faktor 20 größer, besitzen aber mit 1–2 m
2
/g eine nur halb so große, aktive Oberfläche 

wie AgNP (Alt et al. 2004c).  

Vorteilhaft ist, dass aufgrund der verhältnismäßig großen Oberfläche und der damit 

verbundenen, effektiven Ag-Ionenfreisetzung der Bedarf an AgNP deutlich reduziert 

werden kann (Liu et al. 2010, Ding et al. 2017). Die freigesetzten positiven Ag-Ionen 

adhärieren an der Oberfläche von gramnegativen Bakterien, schädigen die Zellmembran 

und verursachen im Zellinneren Schäden an der DNA (Jiang et al. 2017). Für 

Escherichia coli und Staphylococcus aureus wurde nachgewiesen, dass AgNP über die 

Kondensation von DNA-Molekülen die Replikation beeinträchtigten (Feng et al. 2000, 

Gonzalez et al. 2016). Ferner schalten sie Proteine der Bakterien aus, indem die Ag-

Ionen an die Thiolgruppen der Proteine binden (Unosson et al. 2016). 

Ein wesentlicher Aspekt bei der in vitro bzw. in vivo Anwendung ist das Ausmaß der 

Ag-Ionenfreisetzung aus AgNP. Einerseits muss die Freisetzung groß genug sein, um 

eine antiseptische Wirkung zu erzeugen, andererseits sollen zytotoxische Effekte auf die 

umliegenden Zellen vermieden werden. Zu hohe Ag-Ionenkonzentrationen führen über 

oxidativen Stress zur Apoptose der Zellen (Kim et al. 2012b).  

AgNP zeigten in höherer Konzentration einen zytotoxischen Effekt auf humane 

mesenchymale Stammzellen (Greulich et al. 2009). In den Experimenten wurden 

sphärische AgNP mit einem Durchmesser von 100 nm eingesetzt. Bei einem AgNP-

Gehalt um 2,5 μg/ml
 
wurden die humanen mesenchymalen Stammzellen aktiviert und 

produzierten IL-8 (Chemokin). Die zytotoxische Zellreaktion fand hingegen erst ab 

einer Konzentration von 5 μg/ml
 
AgNP statt. 

Patlolla et al. (2015) applizierten Sprague-Dawley Ratten täglich 5 Tage lang AgNP in 

aufsteigender Dosierung (5, 25, 50, 100, mg/kg) und untersuchten das Knochenmark 

jeweils 24 h nach der letzten Intervention. Im Vergleich zu der Kontrollgruppe zeigten 

die behandelten Ratten signifikant erhöhte Konzentrationen reaktiver Sauerstoffspezies, 

strukturelle Chomosomenaberrationen und einen verringerten Mitoseindex durch die 

DNA-Schäden. Die toxischen Effekte der AgNP wurden durch weitere in vitro 

Analysen bestätigt (Flower et al. 2012, Song et al. 2012, Xue et al. 2012, Zhao et al. 

2017). 

Von großer Bedeutung für die bakteriostatische Wirkung der AgNP ist neben der 

Konzentration und Expositionsdauer auch die Größe der Partikel und die daraus 

resultierende Oberflächengröße. Kleinere AgNP mit ihrer relativ größeren Oberfläche 
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besitzen im Vergleich zu größeren Partikeln eine stärkere antiseptische Wirkung 

(Khurana et al. 2014).  

 

 

1.3 Aufbau und Funktion des Knochens 

 

Das Skelettsystem des Menschen besteht aus Knochen sowie Knorpelgewebe. Es dient 

dem Schutz der inneren Organe und des Knochenmarks, bietet Muskelansatzstellen für 

die Fortbewegung und besitzt zudem essentielle metabolische Funktionen. Zu Letzteren 

zählen der Calcium- und Phosphat-Haushalt (Hadjidakis et Androulakis 2006). Der 

Knochen unterliegt ständig einem Prozess der Remodellierung, an dem Osteoblasten 

und Osteoklasten maßgeblich beteiligt sind (Hadjidakis et al. 2006).  

Die langen Röhrenknochen bestehen aus der hohlförmigen Diaphyse, der kegelförmig 

aufgeweiteten Metaphyse unterhalb der Wachstumsplatte und aus der Epiphyse 

oberhalb der Wachstumsplatte. Die Diaphyse enthält primär kortikalen Knochen, 

wohingegen bei der Metaphyse und Epiphyse eine relativ dünne Schicht aus kortikalem 

Knochen ein netzartiges Trabekelwerk umgibt (Clarke 2008). Insgesamt besteht das 

adulte menschliche Skelett zu 80% aus kortikalem und zu 20% aus trabekulärem 

Knochen (Hadjidakis et al. 2006). Dieses Verhältnis ist aber nicht für alle Knochen 

identisch. Bei Wirbelkörpern liegt das Verhältnis bei 25:75, beim Femurkopf bei 50:50 

und in der Radiusdiaphyse bei 95:5 (Clarke 2008). 

Der kortikale Knochen besitzt eine kompakte Konsistenz und umgibt das 

Knochenmark. Der trabekuläre Knochen besteht dagegen aus einem wabenartigen 

Netzwerk von Platten und Röhren. Sowohl kortikale als auch trabekuläre Knochen sind 

aus Osteonen aufgebaut. Die kortikalen zylindrischen Osteone werden als Haverssche 

Systeme bezeichnet. Die Wände der Haversschen Systeme sind aus konzentrischen 

Lamellen formiert. Die Porosität der kortikalen Knochen liegt meist unter 5%, wobei 

dieser Wert in Abhängigkeit vom Verhältnis der aktiven Haversschen Systeme und der 

inaktiven Osteone variieren kann. Die Remodellierung der Kortikalis führt zu einer 

zunehmenden kortikalen Porosität und zu einer Verminderung der kortikalen 

Knochenmasse (Clarke 2008). 

Die periostale äußere Begrenzung der kortikalen Knochen ist für das Wachstum und die 

Frakturheilung von Bedeutung. An der periostalen Oberfläche übersteigt die 
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Knochenbildung die Knochenresorption, so dass der Knochendurchmesser mit 

zunehmendem Alter wächst. Die endostale Oberfläche hat aufgrund der größeren 

biomechanischen Belastung und dem Kontakt zu den vom Knochenmark 

ausgeschütteten Zytokinen eine stärkere Remodellierungsaktivität als das Periost. Im 

Endost übersteigt die Knochenresorption die Knochenbildung, wodurch das 

Knochenmarkareal mit der Zeit größer wird (Clarke 2008). 

Die dünne Gewebsschicht des Periosts umgibt mit Ausnahme der überknorpelten 

Gelenkflächen die Außenfläche aller Knochen. Die äußere, zellarme Schicht (Stratum 

fibrosum) besteht vornehmlich aus kollagenen Fasern (Sharpeys` fiber), die sich bis in 

die innere Schicht in die Substantia compacta ziehen und das Periost verankern. Die 

innere Schicht des Periosts (Stratum osteogenicum), bestehend aus Blutgefäßen, Nerven 

und Osteoblasten, ist im Vergleich zur äußeren Schicht relativ zellreich. Das Endost ist 

eine membranöse Struktur, die die innere Oberfläche der kortikalen/trabekulären 

Knochen und der Gefäßkanäle (Haversche Kanäle) bedeckt (Clarke 2008). 

 

Aus histologischer Sicht stellt der Knochen ein mineralisiertes Bindegewebe mit vier 

verschiedenen Zelltypen – Osteoblasten, Saumzellen (bone lining cells), Osteozyten 

und Osteoklasten – dar (Downey et Siegel 2006). Trotz des starren Erscheinungsbildes 

ist der Knochen ein dynamisches Organ, das stets von Osteoklasten resorbiert und von 

Osteoblasten neu synthetisiert wird (Florencio-Silva et al. 2015).  

Knochenzellen bilden etwa 10% des gesamten Knochenvolumens und stammen von 

zwei Zelllinien ab. Osteoprogenitorzellen entwickeln sich aus mesenchymalen 

Stammzellen, die zunächst zu Präosteoblasten und später zu Osteoblasten und 

Osteozyten differenzieren. Osteoprogenitorzellen liegen hauptsächlich in knöchernen 

Kanälen, im Endost, Periost sowie im Knochenmark vor. Bei Bedarf gelangen sie an die 

entsprechende Lokalisation, um dort zu Osteoblasten zu differenzieren (Buck et 

Dumanian 2012).  

Saumzellen (bone lining cells) sind eine Osteoblastenzelllinie, die ihre synthetische 

Funktion abgeschlossen haben. Saumzellen sind wesentlich häufiger als 

synthetisierende Osteoblasten und bedecken als abgeflachte Zellen die Oberfläche von 

Knochenkomponenten (Kim et al. 2012a). 

Osteoblasten umgeben die Oberfläche von Knochen und liegen eng aneinander an. Als 

knochenaufbauende Zellen synthetisieren sie die organische Knochenmatrix. 

Biochemisch werden sie durch die Ausschüttung von alkalischer Phosphatase (ALP) 
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charakterisiert (Clarke 2008). Die reifen Osteoblasten können zu Osteozyten bzw. 

Saumzellen transformieren oder eine Apoptose durchlaufen (Clarke 2008). Zu den 

wichtigen Mediatoren der Osteoblastendifferenzierung und -aktivierung gehören unter 

anderem bone morphogenetic protein (BMP) und transforming growth factor-beta 

(TGF-ß) (Buck et al. 2012, Florencio-Silva et al. 2015). 

Osteozyten machen als terminal differenzierte Osteoblasten etwa 90% aller knöchernen 

Zellen aus (Buckwalter et al. 1995). Die langlebigen Osteozyten sind von organischer 

Matrix umgeben und befinden sich innerhalb von Lakunen. Osteozyten reagieren auf 

biomechanische Belastung und senden über kanalikuläre Prozesse Signale an die 

Knochenoberfläche. Osteozyten entwickeln zytoplasmatische Ausläufer, die den ganzen 

Knochen durchziehen und mit benachbarten Osteozytenausläufern über Gap junctions 

kommunizieren. Osteozyten sind an der Erhaltung der Knochenmatrix und 

Calciumhomöostase beteiligt und regulieren die Knochenresorption mittels 

Parathormon (Clarke 2008, Buck et al. 2012, Martin 2014).  

Osteoklasten sind dagegen hämatopoetischen Ursprungs (Stein et Lian 1993, 

Buckwalter et al. 1995, Aubin 2001, Clarke 2008). Die großen mehrkernigen Zellen 

befinden sich während der Knochenresorption in flachen Vertiefungen an der 

Knochenoberfläche (Howship Lakunen) (Clarke 2008). Beim Remodelling und bei 

Frakturheilungsprozessen können Osteoklasten auch in Resorptionstunneln 

vorkommen, die als cutting cone bezeichnet werden. Bei Anheftung der Osteoklasten 

über den Faltensaum (ruffled border) an die Knochenmatrix lösen sie die 

Knochenmatrix mittels Ansäuerung auf und phagozytieren sie dann. Hierfür wird durch 

den aktiven Transport von Protonen über die V-Typ H
+
Adenosintriphosphatase 

(ATPase) ein saures Mikrokompartiment unter dem Faltensaum geschaffen. Der passive 

Transport von Chlorid durch den Chlorid-Kanal-7 gewährleistet die Elektroneutralität. 

An der Resorption der Knochenmatrix durch Osteoklasten sind auch proteolytische 

Enzyme, insbesondere Kathepsin K, beteiligt (Buckwalter et al. 1995, Bruzzaniti et 

Baron 2006, Clarke 2008, Buck et al. 2012).  
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1.4 Zielsetzung der Studie 

 

Das Ziel der vorliegenden Arbeit ist die in vivo Analyse der Biokompatibilität von 

AgNP-beschichteten Osteosynthesematerialien. Dazu wurde an Ratten eine 

Osteosynthese der Tibia mit intramedullären Implantaten durchgeführt. Die Gruppen 

aus je 6 Ratten erhielten Implantate aus verschiedenen Materialien (PMMA-Zement, 

Titan, Kollagen Typ I) mit unterschiedlichen Dotierungen (keine, Gentamicin, AgNP). 

Nach einer Standzeit der Implantate von 4 Wochen oder 6 Monaten wurden 

histomorphometrische Untersuchungen von repräsentativen Querschnitten der Tibiae 

durchgeführt. Analysiert wurden die Anteile der Knochentrabekelfläche und die Anteile 

der Knochenneubildung als Maß für die Osseointegration. Weiter wurden die Anzahl 

der Osteoklasten (Tartrat-resistente saure Phosphatase (TRAP) positive Zellen) und 

Osteoblasten (ALP-positive Zellen) quantifiziert. Mit dem Modell sollten verschiedene 

Frage beantwortet werden: 

 

- Wie beeinflusst eine AgNP-Dotierung die Osseointegration? 

- Unterscheiden sich die Implantat-Gruppen im Hinblick auf die Anteile der 

Knochentrabekelflächen und der Knochenneubildung? 

- Korrelieren die Daten der Enzymhistochemie (TRAP- und ALP-positive Zellen) 

mit den Osseointegrationsdaten? 

- Gibt es bei den untersuchten Parametern signifikante Unterschiede zwischen den 

Standzeiten? 

 

Die Ergebnisse sollen zur Weiterentwicklung AgNP-dotierter Implantate beitragen und 

letztlich helfen Knochenersatzmaterialien für die Klinik zu entwickeln, die zugleich 

eine ausreichende antimikrobielle Potenz und eine möglichst große Biokompatibilität 

besitzen.  
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2 Material und Methoden 

2.1 Versuchstiere 

 

Als Versuchstiere wurden 72 männliche Sprague-Dawley Ratten (Charles River 

Laboratories, Sulzfeld, Deutschland) verwendet, die zum Zeitpunkt der OP ein Gewicht 

von etwa 400 g aufwiesen und 16 Wochen alt waren. Die Tierversuche wurden nach 

den Regeln des deutschen Tierschutzgesetzes durchgeführt und vom 

Regierungspräsidium Gießen genehmigt (V 54 - 19 c 20 15 h 01 GI Nr. 20/14 Nr. 

120/2012). Sowohl die Tierhaltung als auch die Versuchsdurchführung erfolgten im 

zentralen Tierlabor der Justus-Liebig-Universität Gießen. Zur Akklimatisierung wurden 

die Ratten 3 Wochen vor Beginn der Versuche eingestallt. Den Tieren wurde sowohl 

Wasser als auch handelsübliches Futter ad libitum zur Verfügung gestellt. 

 

 

2.2 Versuchsaufbau 

 

Die Tiere wurden in 12 Gruppen mit jeweils 6 Ratten (n=72) eingeteilt. Je 36 Tiere 

wurden nach einer postoperativen Standzeit von 4 Wochen bzw. 6 Monaten 

euthanasiert. Anschließend erfolgte die Probenentnahme. Für eine sichere 

Identifizierung wurden die Tiere mit Stanzlöchern gemäß einem Ohrmarken-Schema 

markiert.  

 

 

2.3 Knochenersatzmaterialien 

 

Die verschiedenen Implantate wurden den Ratten über das Tibiaplateau (Abb. 2) in die 

Cavitas medullaris eingesetzt (Tab. 1).  
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Abbildung 2: Schemazeichnung der Tibia und Fibula einer Ratte samt Implantat in der Cavitas 

medullaris der Tibia 

 

Die Implantate, die in die proximale Tibia eingesetzt wurden, waren 2 cm lang und 

hatten einen Durchmesser von 1,5 mm (Abb. 3). 

 

 

 

A 

 

 

B

Abbildung 3: Titanimplantat (A) und Kollagenimplantat (B) 
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AgNP 

Die AgNP stammten von der Firma rent a scientist® GmbH (Regensburg, 

Deutschland). Die Integration der AgNP in die Osteosynthesematerialien erfolgte bei 

der Firma aap Biomaterials GmbH (Dieburg, Deutschland). Die Größe der AgNP in der 

Beschichtung der Osteosynthesematerialien betrug ~15 nm. Die Dotierung der 

Knochenersatzmaterialien erfolgte mittels einer AgPURE W50 Nano-Ag-Dispersion 

(rent a scientist® GmbH). 

 

PMMA-Knochenzementimplantate 

Die Knochenzemente bestanden aus PMMA, das in ausgehärteter Form implantiert 

wurde. Die PMMA-Zementimplantate wurden mit 4000 μg AgNP/g Zement (Gruppe 1 

und 7) oder mit AgNP und Gentamicinsulfat (Antibiotikum zur Infektionsprophylaxe, 

1,34 %) (Gruppe 2 und 8) dotiert.  

 

Titanimplantate 

Die Titanimplantate (Abb. 3A) bestanden aus Rohtitan (TiAI6V4-ELI). Die 

Bearbeitung der Titanoberfläche beruhte auf einer plasmaelektrolytischen Oxidation. 

Dabei enthielt das Elektrolyt 0% (Kontrolle, Gruppe 3 und 9) oder 5% AgNP (Gruppe 4 

und 10). Die Beschichtung mit AgNP sollte eine Keimbesiedlung intra- bzw. 

postoperativ verhindern. 

 

Kollagenimplantate 

Die Kollagenvlieseimplantate waren resorbierbare Kollagenzylinder aus Kollagen Typ I 

(Abb. 3B), deren Trägermaterial mit 4000 μg AgNP/g Kollagen dotiert wurde (Gruppe 

5 und 11). Wie bei den Titanimplantaten bildeten Kollagenimplantate ohne AgNP eine 

Kontrollgruppe (Gruppe 6 und 12). 

 

Die Versuchstiere wurden nach einer Standzeit der Implantate von 4 Wochen (Gruppe 

1–6) oder 6 Monate (Gruppe 7–12) euthanasiert und analysiert. Die folgende Tabelle 1 

zeigt die 12 Versuchsgruppen mit den verschiedenen Implantatzusammensetzungen und 

Standzeiten.  
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Tabelle 1: Versuchsgruppen; pro Gruppe: n=6 

Implantat Standzeit 

4 Wochen 6 Monate 

PMMA-Zementimplantat mit AgNP Gruppe 1 Gruppe 7 

PMMA-Zementimplantat mit Gentamicin (1,34%) und 

AgNP 

Gruppe 2 Gruppe 8 

Titanimplantat (TiAI6V4-ELI) ohne AgNP Gruppe 3 Gruppe 9 

Titanimplantat (TiAI6V4-ELI) mit AgNP Gruppe 4 Gruppe 10 

Kollagenimplantat (Kollagen Typ I) mit AgNP Gruppe 5 Gruppe 11 

Kollagenimplantat (Kollagen Typ I) ohne AgNP Gruppe 6 Gruppe 12 

 

 

 

2.4 Operation 

2.4.1 Vorbereitung und Narkose 

 

Präoperativ erhielten die Ratten nach der Bestimmung des Körpergewichts (KG) 

subkutan das Analgetikum Buprenorphin in einer Dosis von 0,03 mg/kg KG. Nach einer 

½ h wurde eine kurzzeitige Inhalationsnarkose mit Isofluran (4 %, Baxxter®, 

Heidelberg, Deutschland) durchgeführt. Die Tiere wurden auf eine beheizte Unterlage 

in Rückenlage gebracht. Die Haut wurde im Bereich des OP-Feldes am linken Bein mit 

einem Langhaarschneider und Einmalrasierer enthaart. Zusätzlich wurde eine 

Augensalbe (Liposic®, Bausch & Lomb, Berlin, Deutschland) appliziert. 

Die in Rückenlage auf dem OP-Tisch gelagerten Ratten erhielten weiter eine 

Inhalationsnarkose mit 2 %igem Isofluran. Die Überprüfung des Narkosezustands 

erfolgte durch den Zehenreflex. Mit einer 20 G Injektionsnadel wurde den Ratten ein 

Temperatur-Transponder (BioMedic Data Systems, Inc., Seaford, Delaware, USA) 

subkutan eingesetzt (Abb. 4A). Darüber konnten mit einem speziellen Lesegerät 

(BioMedic Data Systems, Inc., Seaford, Delaware, USA), das über die 

Applikationsstelle gehalten wurde, die Tiere identifiziert und die Körpertemperatur 

postoperativ kontrolliert werden (Abb. 4B).  
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A 
 

B 

Abbildung 4:  Applikation des Temperatur-Transponders (A) und Ablesung der 

Körpertemperatur (B) 

 

Das linke Bein der Ratten wurde mit einer 10%igen Polovidon-Jod-Lösung desinfiziert. 

Danach wurde die Ratte mit einem Angio-Brachial-Lochtuch steril abgedeckt, sodass 

das OP-Feld am linken Bein zugänglich blieb (Abb. 5). Um eine Kontamination zu 

vermeiden, wurden bei den Eingriffen sterilen OP-Kittel, OP-Hauben, Mundschutz und 

Handschuhe getragen. 

 

   

 

Abbildung 5: Operationssitus an der linken Tibia 
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2.4.2 Implantation der Knochenersatzmaterialien 

 

Für die Implantation des Knochenersatzmaterials in den proximalen Unterschenkel 

wurde als Zugang in den intramedullären Kanal der Tibia eine 0,5 cm lange 

Hautinzision über der Tuberositas tibiae vorgenommen (Abb. 6B). Mit Hilfe eines 11er 

Skalpells wurde eine Einbuchtung der Kortikalis erzeugt, um die anschließende 

Bohrung durchführen zu können.  

 

  

A               B 

  

C               D 

 

Abbildung 6: Implantation des Knochenersatzmaterials 

 
A: OP-Instrumente; B: Hautinzision an der Tuberositas tibia; C: Bohrung des Tibia 

Markkanals; D: Implantation des Kollagenzylinders 
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Anschließend wurde der 1,5 mm breite Spiralbohrer an der kleinen Einbuchtung 

angesetzt, der Tibia-Markkanal vorsichtig aufgebohrt (Abb. 6C) und das 2 cm lange und 

1,5 mm breite Implantat in den Markkanal der Tibia eingesetzt (Abb. 6D). Die Größe 

der Implantate ließ kein Verschieben innerhalb des Markkanals zu. Das Implantat 

reichte bis ins distale Ende der Tibia oberhalb des Sprunggelenks. Die Zement- und 

Titanimplantate wurden mit der Hand eingesetzt, um eine Beschädigung der Oberfläche 

durch die Instrumente zu vermeiden. Bei den Kollagenzylindern wurde ein Applikator 

verwendet. 

Am Ende der OP wurde die Wunde mit einem resorbierbaren Faden (Vicryl 4.0) per 

Einzelknopfnaht zugenäht und mit etwa fünf Wundklammern verschlossen. Ein 

Wundsprühpflaster auf der Naht sollte eine Kontamination durch Kratzen oder Lecken 

der Wunde verhindern. 

 

 

2.4.3 Postoperative Nachsorge 

 

Nachdem die Tiere ihr Bewusstsein wiedererlangt hatten, wurden sie in den ersten 

sieben Tagen postoperativ in Makrolonkäfigen vom Typ III auf Zellstoff einzeln 

gehalten. Diese Maßnahme sollte verhindern, dass Granulatsplitter von der Einstreu in 

die Wunde gelangen und sich die Tiere durch gegenseitiges Benagen verletzen bzw. 

kontaminieren. Zur Schmerzreduktion erhielten die Ratten Metamizol (Boehringer 

Ingelheim, Ingelheim, Deutschland) ins Trinkwasser eingemischt (Metacam 5 ml/l 

Wasser). Als Analgetikum bekamen die Tiere in den ersten drei Tagen alle 12 h 

Buprenorphin 0,01–0,05 mg/kg subkutan verabreicht. Ab dem achten Tag nach der OP 

wurden die Ratten zu viert in Makrolonkäfige Typ IV unter Standardbedingungen (s. 

Kap. 2.1) gehalten. Postoperativ wurden verschiedene physiologische Parameter der 

Tiere jeden Tag mit Hilfe von Scoring Sheets analysiert und dokumentiert. Dazu zählten 

Verhalten, Aussehen, Gewicht, Atmung, Rektumprolaps, Automutilation und 

potentielle Infektionen. Zu den Infektionszeichen gehörte eine Rötung oder Schwellung 

am Unterschenkel. Bei definierten Abweichungen von der Norm, erfolgte eine 

tierärztliche Untersuchung. Da bei keinem der Tiere systemische Krankheitszeichen 

oder ein postoperativer Gewichtsverlust von mehr als 10% des Ausgangswertes vor der 

OP festgestellt wurde, musste keine vorzeitige Euthanasie durchgeführt werden. 
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2.5 Euthanasie 

2.5.1 Vorbereitung und Narkose 

 

Nach einer Standzeit von 4 Wochen bzw. 6 Monaten wurden die Ratten getötet. Dazu 

erfolgte zunächst eine Injektionsnarkose mit Ketamin (100 mg/kg KG) und Xylazin 

(5 mg/kg KG). Vor der Tötung wurde wie bei der Implantations-OP eine 

Inhalationsnarkose mit Isofluran durchgeführt. Anschließend wurde die Ratte in 

Rückenlage auf den OP-Tisch gelegt und die Hautschichten des Abdomens mit der 

Schere aufgeschnitten (Abb. 7A). Die Präparation erfolgte bis zum Processus 

xiphoideus (Abb. 7B). Der Schwertfortsatz wurde angehoben, um eine verbesserte Sicht 

ins Thoraxinnere zu ermöglichen. Die Tötung geschah durch eine Herzpunktion, indem 

eine Kanüle (20 G) in den rechten Ventrikel des Herzens eingebracht wurde. Die 

Entblutung der Tiere erfolgte unter langsamer Aspiration (Abb. 7C). 

 

   

A                                                 B                                                 C 

 

Abbildung 7: Euthanasie 

A: Präparation der Bauchhaut; B: Eröffnung des Abdomens; C: Herzpunktion 

 

 

2.5.2 Probenentnahme 

 

Für die weitere Untersuchung wurden die Tibiae mit den Implantaten entnommen. Dazu 

wurden vorsichtig mit einem Skalpell Haut und Muskeln makroskopisch abpräpariert 
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und das umliegende Gewebe komplett entfernt, bis ausschließlich das Periost zu sehen 

war. Die Knochen wurden mit einer Bandsäge (Exakt, Norderstedt, Deutschland) in 

3 mm dünne Scheiben gesägt (Abb. 8).  

 

  
A                                                                                                B 

 

Abbildung 8: Anfertigung der Tibia-Schnitte 

A: Bandsäge; B: Sägen der proximalen Tibia links 

 

 

2.6 Probenaufbereitung 

 

2.6.1 Fixation und Entkalkung 

 

Die Knochenschnitte wurden zunächst 24 h in 4% Paraformaldehydlösung im 

Kühlschrank fixiert und im Anschluss sechs Mal mit 0,1 M Natriumphosphat-Puffer mit 

einem pH-Wert von 7,2–7,4 gespült. Für die weitere Verarbeitung wurden die Proben 

entkalkt. Dazu wurden sie in Einbettungskapseln in eine 10% Ethyldiamin-

tetraessigsäure-(EDTA)-Lösung gelegt. Die EDTA-Lösung bestand aus 3,4% Tris-Base 

(Roth, Karlsruhe, Deutschland) und 10% Titriplex III (Merck, Darmstadt, Deutschland) 

in destilliertem Wasser (Aqua dest). Der pH-Wert der Lösung wurde mit 1 N HCl auf 

7,0 –7,4 eingestellt. Der 17 Tage dauernde Entkalkungsprozess erforderte einen 
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Wechsel der EDTA-Lösung alle zwei Tage. Nach der Entkalkung wurden die Proben 1 

h mit Leitungswasser gespült. 

 

 

2.6.2 Paraffineinbettung und Schnitterstellung 

 

Die Proben wurden in den Paraffin-Einbettautomaten (TP 1050, Leica, Wetzlar, 

Deutschland) gelegt und in aufsteigender Ethanolreihe entwässert (Tab. 2) 

 

Tabelle 2: Paraffineinbettung (h: Stunden, min: Minuten, RT: Raumtemperatur) 

Station Lösung Dauer Temperatur 

1 70% Ethanol 2 h RT 

2 80% Ethanol 2 h 30 min RT 

3 96% Ethanol 2 h RT 

4 100% Ethanol 3 h RT 

5 100% Ethanol 3 h RT 

6 100% Ethanol 3 h RT 

7 Xylol 1 h RT 

8 Xylol 45 min RT 

9 Xylol 45 min RT 

10 Paraffin 40 min 58 °C 

11 Paraffin 40 min 58 °C 

12 Paraffin 40 min 58 °C 
 

 

In dem Einbettautomaten wurde ein wechselnder Zyklus aus Druck und Vakuum 

erzeugt, der sich alle 4 min wiederholte. Die Kammer wurde 90 Sekunden auf einen 

Druck von –70 kPa eingestellt, dann 30 Sekunden belüftet, anschließend 90 Sekunden 

auf einen Druck von 35 kPa eingestellt und dann wiederum 30 Sekunden belüftet. Die 

Proben wurden nach der Einbettung mit dem Rotationsmikrotom (RM 2155, Leica, 

Wetzlar, Deutschland) in 5 μm dünne Schnitte geschnitten.  
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2.6.3 Hämatoxylin-Eosin-Färbung (HE) 

 

Zuerst wurden die Paraffinschnitte für die HE-Färbung entparaffiniert. Dazu wurden die 

Objektträger für jeweils 5 min hintereinander in zwei Behälter mit Xylol (Carl Roth 

GmbH, Karlsruhe, Deutschland) gesetzt. Anschließend wurden die Objektträger in einer 

absteigenden Ethanolreihe (100%, 96%, 70%, Aqua dest) für jeweils 2–5 min gespült. 

Die Kernfärbung erfolgte für 3–6 min mit filtriertem Hämalaun (Mayers Hämalaun, 

Merck), dass anschließend mit Aqua dest abgespült wurde. Nach dem zehnminütigen 

Bläuen unter fließendem Leitungswasser wurde wiederum mit Aqua dest gespült. Nach 

der 40-sekündigen Bindegewebsfärbung in 1%iger Eosinlösung wurden die Schnitte 

erneut mit Aqua dest gespült. Nach der Färbung wurden die Schnitte in einer 

aufsteigenden Ethanolreihe mit 70% Ethanol, 96% Ethanol, 100% Ethanol für jeweils 

2–5 min und zweimal mit Xylol für jeweils 5 min entwässert. Die Eindeckung erfolgte 

mit DePex (VWR International GmbH, Darmstadt, Deutschland). In den Schnitten 

waren die Kerne durch die Färbung blau, die Muskulatur rot, das Bindegewebe hellrot 

und Erythrozyten leuchtend rot markiert. 

 

 

2.6.4 Enzymhistochemie 

 

2.6.4.1 Tartrat-resistente saure Phosphatase (TRAP) 

 

TRAP ist ein Enzym, das in größeren Mengen durch Osteoklasten sezerniert wird. 

Daneben wird es aber auch von inflammatorischen Makrophagen und dendritischen 

Zellen gebildet. Die TRAP-Färbung wird zumeist als Marker für Osteoklasten 

verwendet.  

Für die Färbung wurden die Schnitte entparaffiniert und rehydriert (Xylol 2–5 min; 

absteigende Ethanolreihe aus 100%, 96%, 70% Ethanol jeweils 5 min, Aqua dest 2 x 5 

min). Im Anschluss erfolgte eine Spülung mit 0,1 M Natriumacetat-Puffer bei einem 

pH-Wert von 5,2 für 10 min. Für die Färbung wurden zwei Lösungen hergestellt. Für 

die erste Lösung wurden 35 mg Naphthol-AS-TR-Phosphat in 125 μl N-N-

Dimethylformamid (Sigma-Aldrich, Taufkirchen, Deutschland) gegeben. Die zweite 

Lösung bestand aus 57,5 mg Natriumtartrat (di-Natriumtartrat-Dihydrat, Merck) in 1 ml 
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0,1 M Natrium-Acetat. Im Anschluss wurden beide Färbelösungen mit 25 ml 0,1 M 

Natriumacetat (pH=5,2) gemischt. Die fertige Färbelösung wurde filtriert. Die 

Inkubation der Schnitte mit der Färbelösung fand in einer Kammer bei 37 °C für 12–30 

Sekunden statt. Dabei wurde die Färbeintensität regelmäßig unter dem Mikroskop 

überprüft. Nach der Inkubation wurde der Objektträger abgeklopft und 3 x mit Aqua 

dest gespült. Die Kernfärbung erfolgte mit Hämatoxylin (Shandon Inc, Pittsburgh, 

Pennsylvania, USA) für 2 min und einer anschließenden kurzen Spülung der Schnitte in 

Aqua dest gehalten. Nach einer weiteren Spülung mit Aqua dest wurden die Schnitte mit 

vorher im Wasserbad bei 45 °C verflüssigter Kaisers’ Glyceringelatine (Merck) 

eingedeckt.  

 

 

2.6.4.2 Alkalische Phosphatase (ALP) 

 

Der Nachweis der Osteoblasten erfolgte über die enzymhistochemische Darstellung der 

ALP. Für die Färbung wurden die Schnitte entparaffiniert und rehydriert (Xylol 2–5 

min; absteigende Ethanolreihe aus 100%, 96%, 70% Ethanol jeweils 5 min, Aqua dest 2 

x 5 min). Anschließend wurden die Schnitte einmal 10 Sekunden lang mit 0,1 M Tris-

Puffer (pH=9,4; Trizma Base, Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Steinheim, Deutschland) 

gespült. Für die Färbung wurde ein fertiges Phosphatase-Substrat verwendet (KPL, 

Gaithersburg, Maryland, USA). Die Färbelösung wurde in Spritzen aufgefüllt und durch 

einen Millipore-Filter auf die Schnitte gegeben. Die Inkubation erfolgte für 30 min in 

einer feuchten Kammer bei 37 °C. Nach der Inkubation wurde der Objektträger 

abgeklopft, dreimal mit Aqua dest gespült, mit der Fertiglösung Kernechtrot-

Aluminiumsulfat (Carl Roth GmbH) für 10 min gegengefärbt und erneut dreimal mit 

Aqua dest gespült. Nach der Entwässerung in aufsteigender Ethanolreihe (70%, 96%, 

100% Ethanol für jeweils 5 min, zweimal Xylol für 5 min) wurden die Schnitte mit 

DePex (VWR International GmbH) luftdicht eingedeckt. 
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2.7 Histomorphometrie 

 

Die Histomorphometrie ist eine quantitative Methode zur Bestimmung von 

Gewebeflächen, der Zusammensetzung von Oberflächen, der Zellzahl und der Zell-

größe. Die Daten der histologischen Präparate werden in Zahlen transformiert und 

können so miteinander verglichen werden.  

Die HE-Präparate wurden mit dem 5er-Objektiv und die Objektträger für den Nachweis 

von TRAP und ALP mit dem 10er-Objektiv des Lichtmikroskops (Axioplan 2 mit 

Fotomodul Axiophot 2, Carl Zeiss, Jena, Deutschland) fotografiert (Kamera DC500, 

Leica Microsystems Ltd, Glattbruck, Schweiz; Software: Leica IM1000 v. 4.0, Leica 

Microsystems Imaging Solutions Ltd., Cambridge, Großbritannien). Die Fotografien 

wurden anschließend mit der Software Adobe Photoshop CC (Adobe Systems Software 

Ireland Limited, Dublin, Irland) auf dem Apple MacBook (Mac OS X, Version 10.6.8) 

zusammengesetzt und weiterverarbeitet. Die Daten wurden in Microsoft Excel 

exportiert. 

Für die histomorphometrische Untersuchung wurden zwei verschiedene Methoden 

angewandt. Die erste Untersuchung diente der Messung des Anteils der Knochenfläche 

% (Abb. 9). Für die Berechnung mit der Software Adobe Photoshop CC wurde die rot 

gefärbte Fläche der Knochentrabekel innerhalb der Spongiosa bestimmt, indem die 

relevanten Trabekelflächen manuell mit dem Cursor markiert wurden. Zusätzlich wurde 

die Fläche der Spongiosa gemessen und die Fläche des Implantatlochs bzw. des 

Granulationsgewebes davon subtrahiert. Aus der Relation der Fläche der 

Knochentrabekel und der Fläche der Spongiosa ergab sich der Knochenflächenanteil. 

Die mathematische Gleichung sieht wie folgt aus: 

 

x = (
𝑎

𝑏−𝑐
) ×  100 

 

x: Anteil der Knochenfläche % b: Fläche der Spongiosa 

a: Trabekelfläche    c: Implantatloch bzw. Granulationsgewebe 

 

Im Anschluss wurden die arithmetischen Mittelwerte und Standardfehler (SEM) für 

weitere Berechnungen ermittelt. 
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Abbildung 9: HE-Aufnahme eines Querschnitts durch die Tibia mit dem Implantat zur 

Berechnung des Knochenflächenanteils 

Die rot-markierte Fläche entspricht den Trabekeln innerhalb der Spongiosa. 

 

Die zweite Untersuchung diente der Berechnung des Anteils der Knochenneubildung. 

Dafür wurde zunächst der Mittelpunkt des Implantatlochs bzw. Granulationsgewebe 

ermittelt und eine region of interest (ROI) in Form eines Kreises mit einem Durch-

messer von 1200 Pixel-Einheiten definiert (Abb. 10).  

Für die Berechnung wurde die rot gefärbte Fläche der Knochentrabekel innerhalb der 

ROI bestimmt. Ebenso wurde die Fläche des Implantatlochs bzw. Granulationsgewebes 

von der einheitlich festgelegten Fläche der ROI subtrahiert. Eine eventuell vorhandene 

Schnittmenge der ROI und der Kortikalis, wie die bunt-schraffierte Fläche in Abbildung 

10, wurde von der ROI subtrahiert. Aus der Relation der Fläche der Knochentrabekel 

und der Fläche der ROI ergab sich der Anteil der Knochenneubildung. Die 

mathematische Gleichung sieht wie folgt aus: 
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x = (
𝑎

(𝑏−𝑑)−𝑐
) ×  100 

 

x: Anteil der Knochenneubildung % c: Implantatloch bzw. Granulationsgewebe 

a: Trabekelfläche     d: Artefakt  

b: Fläche der ROI 

 

Im Anschluss wurden die arithmetischen Mittelwerte und Standardfehler (SEM) für 

weitere Berechnungen ermittelt. 

 

 

 

Abbildung 10: HE-Aufnahme eines Querschnitts durch die Tibia mit dem Implantat zur 

Berechnung der Knochenneubildung 

Die Rot-markierte Fläche entspricht den Trabekeln innerhalb der ROI; die bunt-schraffierte 

Fläche kennzeichnet ein Artefakt. 
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Für den Nachweis der TRAP-positiven Zellen im Bereich der Implantatstelle wurde der 

Defektbereich (die Stelle, an der sich zuvor das Implantat befand) mit dem 10er 

Objektiv des Lichtmikroskops fotografiert. Die Fotografie-Serien wurden mit der 

Software Adobe Photoshop CC zusammengesetzt. Eng um die Implantatstelle wurde 

eine ROI definiert. Da die Implantate einen Durchmesser von 1,5 mm besaßen und das 

Programm diese Strecke mit 1402,5 Pixel notiert, wurde die ROI um 300 Pixel 

erweitert. Daher war der Durchmesser der ROI mit 1702,5 Pixel determiniert.  

Danach wurde die Gesamtoberfläche der Knochentrabekel (Abb. 11) innerhalb der ROI 

mit dem Programm Image Pro Plus (Media Cybernetics, Inc, Rockville, Maryland, 

USA) quantifiziert. Mit dem 100er Objektiv des Lichtmikroskops wurden die TRAP-

positiven Zellen ausgezählt. Die TRAP-positiven Zellen, die am Knochentrabekel 

lokalisiert waren und zugleich 3 ≥ Zellkerne besaßen, wurden als Osteoklasten definiert. 

 

 

Abbildung 11: TRAP-Aufnahme einer ROI um die Implantatstelle – Nachweis der Osteoklasten  

Die gelb markierte Fläche zeigt die Oberfläche der Knochentrabekel innerhalb der ROI. 

 

Für die Identifikation der ALP-positiven Zellen wurde der Defektbereich mit dem 10er 

Objektiv fotografiert. Die Fotografie-Serien wurden mit Adobe Photoshop CC 
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zusammengefügt. Wie beim Nachweis von TRAP-positiven Zellen wurde eine ROI mit 

1702,5 Pixel festgelegt. Mit dem Programm Image Pro Plus wurde die Oberfläche der 

Knochentrabekel innerhalb der ROI (Abb. 12A) und die Oberfläche der 

Knochentrabekel mit ALP-positiven Zellen bestimmt (Abb. 12B). 

 

 

 

A 

 

B 

Abbildung 12: ALP Aufnahme einer ROI um die Implantatstelle – Nachweis der ALP-positiven 

Trabekeloberflächen 

A: Die gelb markierte Fläche illustriert die Oberfläche der Knochentrabekel 

B: Die gelb markierte Fläche illustriert die Oberfläche der Knochentrabekel mit ALP-positiven 

Zellen. 

 

 

2.8 Statistische Auswertung der Daten 

 

Die statistischen Auswertungen wurden mit dem Statistikprogramm SPSS 18 (SPSS 

Inc., Chicago, Illinois, USA) durchgeführt. Bei der statistischen Auswertung der 

Parameter der HE-Aufnahmen wurde zunächst der Kruskal-Wallis-Test angewendet. 

Parameter mit signifikant verschiedenen Ergebnissen zwischen den Gruppen wurden 

anschließend mit dem Mann-Whitney-Test untersucht. Das Signifikanzniveau wurde bei 

p0,05* festgelegt. Bei den Daten der TRAP- und ALP-positiven Zellen wurden vor 

dem Kruskal-Wallis-Test bzw. Mann-Whitney-Test zur Überprüfung der 
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Normalverteilung ein Kolmogorov-Smirnov-Test durchgeführt. Die Signifikanzniveaus 

wurden auf p0,05* (signifikante Unterschiede) bzw. p0,01** (hochsignifikante 

Unterschiede) festgelegt. Die Verteilung der Daten in den Gruppen wurde grafisch in 

Form von Box-Plots dargestellt. Die Box gibt den Interquartilsabstand wieder und 

definiert den Wertebereich zwischen dem 25%- und 75%-Perzentil. Werte mit einer 

1,5–3-fachen Boxhöhe außerhalb des Interquartilsabstandes wurden als Ausreißer (°) 

gewertet. Extremwerte (☆) lagen um mehr als das Dreifache der Boxhöhe vom 

Interquartilsabstand entfernt. 
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3 Ergebnisse 

3.1 Histomorphometrische Auswertung 

3.1.1 Anteil der Knochenfläche bei einer Standzeit der Implantate von 4 Wochen  

 

Die Versuchstiere mit einer Standzeit des Implantates von 4 Wochen zeigten bei den 

postoperativen Kontrollen unauffällige Werte. Keines der Tiere litt in dem Zeitraum an 

einer systemischen Infektion oder zeigte Anzeichen von Komplikationen. Abbildung 13 

zeigt den Anteil der Knochenfläche % in den Gruppen 1–6. 

 

 

Abbildung 13: Anteil der Knochenfläche der Tibia bei einer Standzeit der Implantate von 4 

Wochen  

Die Daten stammen von insgesamt n=36 Tiere, d. h. 6 Tiere pro Gruppe. ° Ausreißer (Gruppe 

3: 11,69 %; Gruppe 4: 14,31 %) 
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Der Anteil der Knochenflächen war in allen Gruppen vergleichbar. Lediglich die Tiere 

der Gruppe 2 schienen einen geringeren Knochenflächenanteil zu besitzen. Der 

Kruskal-Wallis-Test ergab keine signifikanten Unterschiede (p=0,514) zwischen den 

sechs Gruppen. Die mittleren Rangplatzsummen stimmten bis auf Gruppe 2 mit 10,83 

weitgehend über (Tab. 3). 

 

Tabelle 3: Anteil der Knochenfläche bei einer Standzeit der Implantate von 4 Wochen 

Variable N Mittlerer Rang Mittelwert % 

Gruppe 1 6 21,00 20,06 % 

Gruppe 2 6 10,83 17,12 % 

Gruppe 3 6 18,33 18,88 % 

Gruppe 4 6 20,00 19,58 % 

Gruppe 5 6 21,83 20,35 % 

Gruppe 6 6 19,00 19,4 % 

∑ 36   

 

 

3.1.2 Anteil der Knochenfläche bei einer Standzeit der Implantate von 6 Monaten 

 
Die Versuchstiere mit einer Standzeit des Implantates von 6 Monaten zeigten bei den 

postoperativen Kontrollen ebenfalls unauffällige Werte. Abbildung 14 zeigt den Anteil 

der Knochenfläche % in den Gruppen 7–12. 
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Abbildung 14: Anteil der Knochenfläche der Tibia bei einer Standzeit der Implantate von 6 

Monaten 

Die Daten stammen von insgesamt n=36 Tiere, d. h. 6 Tiere pro Gruppe. 

° Ausreißer (Gruppe 7: 17,72 %); ☆ Extremwerte (Gruppe 7: 7,48 %; Gruppe 10: 21,5 %) 

 

Der Anteil der Knochenflächen war in allen Gruppen vergleichbar, zeigte aber in den 

Gruppen eine unterschiedlich ausgeprägte Streuung. Lediglich die Tiere der Gruppe 2 

schienen einen höheren Knochenflächenanteil zu besitzen. Für den Kruskal-Wallis-Test 

wurden aus der Gruppe 7, 8 und 10 jeweils eine Messung und aus der Gruppe 9 zwei 

Messungen aufgrund großflächiger Artefakte, unter anderem im Implantatbereich, 

herausgenommen. Die Gruppen 11 und 12 waren mit jeweils n=6 vollständig. Bei einer 

Gesamtanzahl von n=31 Tieren gab es keine signifikanten Unterschiede hinsichtlich der 

relativen Knochenfläche in den verschiedenen Gruppen (p=0,125). Die mittleren Ränge 

(Tab. 4) waren auch hier, wie bei den Tieren mit einer vierwöchigen Standzeit der 

Implantate, relativ konform bis auf Gruppe 8 (PMMA-Zementimplantat mit Gentamicin 

und AgNP) mit einem klaren Anstieg des mittleren Rangs von 10,83 auf 26,40. Die 

Tiere der Gruppe 8 zeigten mit durchschnittlich 17,99% einen deutlich größeren 

Knochenflächenanteil im Vergleich zu den Tieren der anderen Gruppen mit einer 
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sechsmonatigen Standzeit der Implantate (12,14–13,96%). Zudem war die Varianz in 

Gruppe 8 relativ gering. 

 

Tabelle 4: Anteil der Knochenfläche bei einer Standzeit der Implantate von 6 Monaten 

Variable N Mittlerer Rang Mittelwert % 

Gruppe 7 5 15,80 13,96 % 

Gruppe 8 5 26,40 17,99 % 

Gruppe 9 4 13,50 13,12 % 

Gruppe 10 5 13,40 13,88 % 

Gruppe 11 6 11,67 12,14 % 

Gruppe 12 6 15,67 13,86 % 

∑ 31   

 

3.1.3 Anteil der Knochenneubildung bei einer Standzeit der Implantate von 4 

Wochen 

 

Abbildung 15 zeigt den Anteil der Knochenneubildung am Interface bei den 

Versuchstieren nach einer vierwöchigen Standzeit der Implantate. 
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Abbildung 15: Anteil der Knochenbildung am Interface bei einer Standzeit der Implantate von 

4 Wochen  

Die Daten stammen von insgesamt n=36 Tiere, d. h. 6 Tiere pro Gruppe. ° Ausreißer (Gruppe 

2: 32,10 %; Gruppe 3: 14,10 %) 

 

Der Kruskal-Wallis-Test zeigte mit einem p=0,047 signifikante Unterschiede zwischen 

den Gruppen in Bezug auf die Knochenneubildung. Die zugehörigen mittleren Ränge 

sind Tabelle 5 zu entnehmen. Hier fiel der mit 8,33 niedrige Wert in Gruppe 6 

(Kollagenimplantate ohne AgNP) auf. Die Tiere zeigten mit durchschnittlich 14,6% die 

geringste Knochenneubildung. Die höchste Knochenneubildung am Interface trat bei 

den Tieren mit Titanimplantaten auf, wobei die Spannweite (oberen Whisker – unterer 

Ausreißer in Gruppe 3: Implantat Titan ohne AgNP) relativ groß war. 

 

Tabelle 5: Anteil der Knochenneubildung bei einer Standzeit der Implantate von 4 Wochen 

Variable N Mittlerer Rang Mittelwert % 

Gruppe 1 6 16,17 19,36 % 

Gruppe 2 6 18,67 20,73 % 

Gruppe 3 6 26,00 25,84 % 

Gruppe 4 6 24,83 21,79 % 

Gruppe 5 6 17,00 19,54 % 

Gruppe 6 6 8,33 14,6 % 

∑ 36   

 

Ein Vergleich der Knochenneubildung zwischen den Gruppen mit dem gleichen 

Implantatmaterial mit dem Mann-Whitney-Test ergab keine signifikanten Unterschiede 

(PMMA-Zementimplantate mit AgNP / mit AgNP + Gentamicin p=0,818; 

Titanimplantate ± AgNP p=0,937; Kollagenimplantat ± AgNP p=0,132). 

 

 

3.1.4 Anteil der Knochenneubildung bei einer Standzeit der Implantate von 6 

Monaten 

 

Abbildung 16 zeigt den Anteil der Knochenneubildung am Interface bei den 

Versuchstieren nach einer sechsmonatigen Standzeit der Implantate. 
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Abbildung 16: Anteil der Knochenbildung am Interface bei einer Standzeit der Implantate von 

6 Monaten 

Die Daten stammen von insgesamt n=36 Tiere, d. h. 6 Tiere pro Gruppe. ° Ausreißer (Gruppe 

11: 3,05 %), ☆ Extremwerte (Gruppe 10: 39,81 %; Gruppe 11: 22,6 %) 

 

Der Box-Plot zeigt eine homogene Knochenneubildungsrate mit relativ niedriger 

Streuung in den meisten Gruppen. Im Gegensatz zu den Ergebnissen bei den Gruppen 

1–6 bestand zwischen den Gruppen 7–12 kein statistisch signifikanter Unterschied 

(p=0,069; Kruskal-Wallis-Test). In Tabelle 6 sind die mittleren Ränge für die Gruppen 

7–12 bei insgesamt n=27 Werten aufgelistet. Aus den Gruppen 7–9 wurden jeweils 

zwei Tiere und aus den Gruppen 10–12 jeweils ein Tier aufgrund der eingeschränkten 

Verwertbarkeit der Daten exkludiert, da jeweils ein großflächiges Artefakt im 

Implantatbereich bzw. kein sichtbarer Defekt im Sinne einer Implantatstelle zu 

verzeichnen war. 
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Tabelle 6: Anteil der Knochenneubildung bei einer Standzeit der Implantate von 6 Monaten 

Variable N Mittlerer Rang Mittelwert % 

Gruppe 7 4 16,25 18,65 % 

Gruppe 8 4 22,50 22,87 % 

Gruppe 9 4 14,75 17,3 % 

Gruppe 10 5 16,00 20,34 % 

Gruppe 11 5 8,20 10,77 % 

Gruppe 12 5 8,60 11,92 % 

∑ 27   

 

Das durchschnittliche Ausmaß der Knochenneubildung am Interface nach einer 

sechsmonatigen Standzeit des Implantates war bei den Ratten mit Kollagenimplantaten 

im Vergleich zu den anderen Gruppen auffallend niedrig (Abb. 17). In Gruppe 11 

(Implantat Kollagen mit AgNP) lag der Wert bei 10,77 ± 3,22% in Gruppe 12 

(Implantat Kollagen ohne AgNP) bei 11,92 ± 1,68%. Die anderen Gruppen mit PMMA-

Zement- und Titanimplantaten wiesen unabhängig von der Dotierung eine höhere 

Knochenneubildungsrate auf. Den niedrigsten Mittelwert zeigte mit 17,30 ± 1,99% 

Gruppe 9 (Implantat Titan ohne AgNP) und den höchsten Mittelwert mit 22,87 ± 1,64% 

Gruppe 8 (PMMA-Zementimplantat mit Gentamicin und AgNP). 
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Abbildung 17: Durchschnittliche Knochenneubildung am Interface bei einer Standzeit der 

Implantate von 6 Monaten 

Dargestellt sind die Mittelwerte als Säulen mit den Standardabweichungen (SEM). 

 

 

3.2 Enzymhistochemische Analyse 

3.2.1 TRAP-Histomorphometrie bei einer Standzeit der Implantate von 4 

Wochen oder 6 Monaten 

 

Abbildung 18 zeigt die Verteilung TRAP-positiver, mehrkerniger (3) Zellen an der 

Oberfläche der Knochentrabekel mm im Bereich der ROI in den verschiedenen 

Versuchsgruppen nach einer vierwöchigen Standzeit der Implantate. 
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Abbildung 18: TRAP-Histomorphometrie bei einer Standzeit der Implantate von 4 Wochen 

** hochsignifikanter Unterschied bei einer Irrtumswahrscheinlichkeit p0,01; ° Ausreißer 

(Gruppe 5: 38,38 %) 

 

Die Anzahl der untersuchten Fälle betrug n=59. Dem Kruskal-Wallis-Test zufolge 

bestand ein hochsignifikanter Unterschied zwischen den Gruppen (p<0,01). Beim 

paarweisen Vergleich mit dem Mann-Whitney-Test zeigten die Gruppen 1–4 

hochsignifikante Unterschiede zu den Gruppen 5 und 6 (Tab. 7).  

 

Tabelle 7: Statistischer Vergleich der TRAP-Werte der Gruppen 1–6 (Mann-Whitney-Test) bei 

einer Standzeit der Implantate von 4 Wochen 

 Gruppe 5 Gruppe 6 

Gruppe 1 p=0,004** p=0,004** 

Gruppe 2 p=0,002** p=0,004** 

Gruppe 3 p=0,004** p=0,004** 

Gruppe 4 p=0,009** p=0,008** 
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Im Vergleich zu den anderen Implantaten zeigten die Kollagenimplantaten mit und ohne 

AgNP eine signifikant höhere Anzahl TRAP-positiver Zellen. Dementsprechend fielen 

die Mittelwerte der Gruppe 5 und der Gruppe 6 am höchsten aus (Tab. 8). Zwischen 

diesen beiden Gruppen lag mit p=0,177 kein signifikanter Unterschied vor. Die 

Nullhypothese wurde abgelehnt und den vorliegenden Werten lag keine 

Normalverteilung zugrunde. Ferner divergierten ebenso die beobachteten Werte vom 

ursprünglichen Lageparameter. 

Abbildung 19 zeigt die Verteilung TRAP-positiver, mehrkerniger (3) Zellen an der 

Oberfläche der Knochentrabekel mm im Bereich der ROI in den verschiedenen 

Versuchsgruppen nach einer sechsmonatigen Standzeit der Implantate. 

 

 

Abbildung 19: TRAP-Histomorphometrie bei einer Standzeit der Implantate von 6 Monaten 

* signifikanter Unterschied bei einer Irrtumswahrscheinlichkeit p0,05 

 

Nach einer sechsmonatigen Standzeit der Implantate zeigten die Gruppen nach dem 

Kruskal-Wallis-Test signifikante Unterschiede bezüglich der TRAP-Zellzahl (p=0,028). 
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Diese Unterschiede bestätigten sich im Mann-Whitney-Test mit p=0,029 für Gruppe 9 

und Gruppe 11 sowie mit p=0,029 für Gruppe 11 und Gruppe 12 (Abb. 19). 

 

Abbildung 20 illustriert die Unterschiede der TRAP-positiven-Zellzahlen zu den beiden 

Untersuchungszeitpunkten. 

 

 

Abbildung 20: Vergleich der TRAP-Histomorphometrie für die Standzeiten 4 Wochen und 6 

Monate 

* signifikante Unterschied bei einer Irrtumswahrscheinlichkeit p0,05; ° Ausreißer (Gruppe 5: 

38,38 %) 

 

Nach dem Mann-Whitney-Test war lediglich ein signifikanter Unterschied zwischen 

Gruppe 6 und Gruppe 12 zu verzeichnen (p=0,016), der einen deutlichen Rückgang der 

relativen Anzahl TRAP-positiver Zellen bei den Tieren mit Kollagenimplantaten ohne 

AgNP nach 6 Monaten von durchschnittlich 29,64% auf 2,1% kennzeichnete (Tab. 8). 
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Tabelle 8: Durchschnittliche Anteile TRAP-positiver Zellen in den verschiedenen Gruppen 

Variable Mittelwert  % Variable Mittelwert  % 

Gruppe 1 6,09%, n=6 Gruppe 7 17,64%, n=4 

Gruppe 2 2,86%, n=6 Gruppe 8 6,87%, n=4 

Gruppe 3 4,05%, n=6 Gruppe 9 4 %, n=4 

Gruppe 4 3,56%, n=5 Gruppe 10 13,33%, n=5 

Gruppe 5 20,81%, n=6 Gruppe 11 12,14%, n=4 

Gruppe 6 29,64%, n=5 Gruppe 12 2,1%, n=4 
 

 

3.2.2 ALP-positive Oberflächen bei einer Standzeit der Implantate von 4 Wochen 

oder 6 Monaten 

 
Abbildung 21 zeigt den Anteil ALP-positiver Oberflächen mm im Verhältnis zur 

gesamten Oberfläche der Knochentrabekel mm im Bereich der ROI nach einer 

Standzeit der Implantate von 4 Wochen. 

 

 

Abbildung 21: ALP-Histomorphometrie nach einer Standzeit der Implantate von 4 Wochen 
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* signifikanter Unterschied bei einer Irrtumswahrscheinlichkeit p0,05; ** hochsignifikanter 

Unterschied bei einer Irrtumswahrscheinlichkeit p0,01; ☆ Extremwert (Gruppe 3: 26,6 %) 

 

Die Summe der zu prüfenden Fälle ergab n=61. Nach dem Kolmogorov-Smirnov-Test 

waren die Daten zwischen den Gruppen mit 4 Wochen Standzeit nicht normal verteilt 

(p<0,001). Der Kruskal-Wallis-Test zeigte einen hochsignifikanten Unterschied 

zwischen den Gruppen mit einer vierwöchigen Standzeit der Implantate (p=0,002), der 

bei einer Standzeit von 6 Monaten nicht mehr bestand (p=0,453; Abb. 22). Bei 

Anwendung des Mann-Whitney-Tests wurden hochsignifikante Unterschiede zwischen 

den Gruppen mit PMMA-Zementimplantaten (Gruppe 1 & 2) und der Gruppe mit 

Kollagenimplantaten mit AgNP detektiert (Tab. 9). Weiter bestanden signifikante 

Unterschiede zwischen den Gruppen mit Zementimplantaten und der Gruppe mit 

Kollagenimplantate ohne AgNP und zwischen der Gruppe mit Titanimplantaten und 

Kollagenimplantaten jeweils ohne AgNP (Gruppe 3 und 5). 

 

Tabelle 9: Signifikante Unterschiede bei den ALP-Werten der Gruppen mit vierwöchiger 

Standzeit der Implantate (Mann-Whitney-Test) 

Variable Gruppe 5 Gruppe 6 

Gruppe 1 p=0,002** p=0,03* 

Gruppe 2 p=0,002** p=0,03* 

Gruppe 3 p=0,026*  
 

 

Abbildung 22 zeigt den Anteil ALP-positiver Oberflächen mm im Verhältnis zur 

gesamten Oberfläche der Knochentrabekel mm im Bereich der ROI nach einer 

Standzeit der Implantate von 6 Monaten. 
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Abbildung 22: ALP-Histomorphometrie nach einer Standzeit der Implantate von 6 Monaten 

☆ Extremwert (Gruppe 10: 14,52 %) 

 

Bei der Analyse des durchschnittlichen Anteils ALP-positiver Flächen (Tab. 10) fiel 

auf, dass in Gruppe 1 (PMMA-Zementimplantat mit AgNP) und Gruppe 2 (PMMA-

Zementimplantat mit Gentamicin und AgNP) keine positiven ALP-Zellen auftraten. In 

Gruppe 3 (Titanimplantat ohne AgNP) war lediglich eine Ratte ALP-positiv, wodurch 

sich der Mittelwert auf 4,43% erhöhte (vgl. Abb. 22 und Tab. 10). Die Gruppe 4 

(Titanimplantat mit AgNP) erreichte einen Mittelwert von 6,17%. In Gruppe 5 

(Kollagenimplantat mit AgNP) wiesen alle Ratten (n=6) deutlich positive ALP-

Reaktionen auf. Daraus resultierte in dieser Gruppe der im Vergleich höchste Mittelwert 

von 22,59%. Auch in der Gruppe mit dem Kollagenimplantat ohne AgNP (Gruppe 6) 

betrug der Anteil der ALP-positiven Bereiche 13,59%. 
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Tabelle 10: Durchschnittliche Größe der ALP-positiven Bereiche in den verschiedenen 

Gruppen 

Variable Mittelwert  % Variable Mittelwert  % 

Gruppe 1 0%, n=6 Gruppe 7 8,59%, n=4 

Gruppe 2 0%, n=6 Gruppe 8 4,98%, n=4 

Gruppe 3 4,43%, n=6 Gruppe 9 73,6%, n=5 

Gruppe 4 6,17%, n=6 Gruppe 10 2,9%, n=5 

Gruppe 5 22,59%, n=6 Gruppe 11 8,29%, n=3 

Gruppe 6 13,59%, n=5 Gruppe 12 13,81%, n=5 
 

 

 



 

 48 

4 Diskussion 

 

Im Rahmen dieser Arbeit wurde die Osseointegration von AgNP-dotierten Osteo-

synthesematerialien in einem experimentellen Tiermodell an der Ratte histomorpho-

metrisch untersucht. Hierfür wurden den Ratten sechs verschiedene Implantate in die 

Cavitas medullaris der Tibiae eingesetzt. Nach Beobachtungszeiträumen von 4 Wochen 

sowie 6 Monaten wurden die Tiere euthanasiert. In den Querschnitten der Tibiae mit 

den Implantaten wurde der Anteil der Knochenfläche, die Knochenbildung und die Zahl 

der TRAP- bzw. ALP-positiven Zellen bestimmt. Bei den in der Diskussion 

aufgeführten Publikationen von Pauksch et al. handelt es sich um die in vitro 

Austestung der hier verwendeten Implantate (Pauksch et al. 2014a, Pauksch et al. 

2014b, Pauksch et al. 2014c).  

 

 

4.1 Verwendetes Tiermodell 

 

Als Versuchstiere für die vorliegende Studie wurden Sprague-Dawley Ratten 

verwendet. Um interindividuelle Variationen soweit wie möglich auszuschließen 

wurden Ratten im gleichen Alter (16 Wochen) sowie weitgehend gleicher Größer und 

gleichem Gewicht (400 g) eingesetzt.  

Die adulte Ratte ist für die Beurteilung des humanen spongiösen Knochens gut geeignet 

(Kimmel et Wronski 1990). Vorteilhaft für Untersuchungen sind auch ihre preiswerte 

Haltung und leichte Handhabung aufgrund ihrer Größe und ihrer zahmen Wesensart. 

Aufgrund ihrer Anatomie eignen sich Ratten gut für die Knochendefektforschung sowie 

für die Untersuchung von Implantaten (O'Loughlin et al. 2008, Meyers et al. 2017). 

Die Frakturheilung und die biologischen Prozesse im Knochen werden durch das Alter 

beeinflusst. Die langsamere Frakturheilungstendenz bei älteren Ratten beruhen laut 

Studien auf einer reduzierten Expression von Genen, die für die mitochondriale 

Energieversorgung zuständig sind (Meyer et Meyer 2007, O'Loughlin et al. 2008, 

Histing et al. 2011). 
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Da weibliche Ratten zyklusabhängige Fluktuationen im Östrogenspiegel aufweisen und 

Östrogenderivate die Differenzierung und Proliferation mesenchymaler Stammzellen 

(Hong et al. 2009) und damit den Knochenstoffwechsel beeinflussen, wurden für die 

Versuche männliche Ratten verwendet. 

Erste präklinische Studien werden in der Regel an kleineren Tieren wie Mäusen, Ratten 

oder Kaninchen durchgeführt. Danach folgen Studien an Großtieren. Erst bei positiven 

Testergebnissen in den Tierstudien werden klinische Studien erwogen (O'Loughlin et al. 

2008). 

 

Die verwendeten Implantatzylinder wurden bei den Versuchstieren über das 

Tibiaplateau in die Cavitas medullaris eingesetzt. Die hohe Komplikationsrate, die mit 

externen Fixateuren und der Plattenosteosynthese verbunden ist, hat dazu geführt, dass 

die Behandlung von Tibiaschaftfrakturen bevorzugt über eine intramedulläre Nagelung 

erfolgt (Hamza et al. 1971, Edwards et al. 1988, Sanders et al. 1994, Trabulsy et al. 

1994, Histing et al. 2011). Als negativ werden die teilweise hohen Infektionsraten im 

Zusammenhang mit der gebohrten intramedullären Nagelung beurteilt (Court-Brown et 

al. 1991, Keating et al. 1997). In der vorliegenden Studie wurde der Tibiamarkkanal mit 

einem Bohrer angebohrt, um die Implantate effektiv und schonend in die Cavitas 

medullaris einsetzen zu können. Laut einer Studie liegt die Infektionsrate bei einer Grad 

I und Grad II offenen Tibiafraktur bei 24% und die Bohrung ist für die Behandlung von 

offenen Tibiafrakturen kontraindiziert (Wiss et Stetson 1995). Die hohen 

Infektionsraten bei einer Bohrung sind am ehesten auf die Unterbrechung der 

endostealen Vaskularisation des Knochens zurückzuführen. In den meisten Fällen wird 

durch die Bohrung die Arteria nutricia tibiae geschädigt, die ohne Bohrung geschont 

wird (Brinker et al. 1999, Kakar et Tornetta 2007).  

Vorteilhaft bei einer Implantation des Marknagels ohne Bohrung der Tibia ist auch, dass 

die kortikale Vaskularisation nicht weiter mechanisch bzw. laminär eingeschränkt wird 

(Schemitsch et al. 1994, Schemitsch et al. 1995). Des Weiteren kann die Bohrung eine 

thermale Nekrose des Markkanals induzieren, die im schlimmsten Fall mit einer 

Osteomyelitis einhergeht (Leunig et Hertel 1996, Kakar et al. 2007).  

Verschiedene Studien nutzen Implantate, die in den Tibiamarkkanal der Ratte eingesetzt 

werden (Monzon et al. 2001, Yonekura et al. 2011). Ein Vorteil dieses Modells ist, dass 

über den gewählten Zugang die Articulatio femorotibialis und Articulatio 

femoropatellaris keinen Schaden nehmen, da keine Arthrotomie erforderlich ist. Die 
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Länge der Implantatzylinder (2 cm) liefert ausreichend Material für unterschiedliche 

Untersuchungen. In der vorliegenden Arbeit wurde ein Bereich in der proximalen 

Metaphyse der Tibia ausgewählt, der nicht mit dem Knochenmark der Cavitas 

medullaris in Berührung kam.  

Der Durchmesser der Cavitas medullaris steigt im proximalen und distalen Segment. 

Durch die sanduhrförmige Gestalt entsteht – bei korrekter Anpassung – ein enger 

Kontakt zwischen dem Implantat und dem medullären Kanal der Tibia. Zur Metaphyse 

hin wird die tibiale Kortikalis dünner und ist zentral von der metaphysialen Spongiosa 

belegt (Kuhn et al. 2008). Die histologische Struktur der metaphysialen Spongiosa 

erlaubt eine bessere quantitative Messung der Trabekelflächen. Der Bereich unterliegt 

einer dynamischen Modellierung, bei der sich die Bälkchen gemäß den Trajektorien 

formieren.  

Die Proben wurden zu zwei verschiedenen Zeitpunkten histomomorphometrisch 

untersucht. Nach einer vierwöchigen Standzeit der Implantate wird bei einer 

ausreichenden Biokompatibilität eine Knochenneubildung erwartet. Die Knochen-

heilungsrate und -geschwindigkeit variiert je nach Tiermodell (Bostrom et al. 1995, 

Nakamura et al. 1998, Chakkalakal et al. 1999, Shirley et al. 2005). Bei der Ratte dauert 

die durchschnittliche Frakturheilung etwa 4–5 Wochen. Dabei dominiert eine externe 

periostale Kallusbildung mit geringer medullärer Kallusbeteiligung (Wray et Lynch 

1959). In der Klinik verbleiben Implantate jedoch zum Teil für mehrere Monate im 

Knochen, da die vollständige Knochenformation etwa 4–6 Monate dauert (Clarke 

2008). Ferner belegen Studien, dass bei einer längerfristigen Exposition bzw. einem 

längeren Verbleib der AgNP-dotierten Implantate zytotoxische Effekte auftreten können 

(Flower et al. 2012, Patlolla et al. 2015). Aus diesem Grund wurden die Analysen in der 

vorliegenden Untersuchung nach einer Standzeit der Implantate von 6 Monaten 

wiederholt. Alle verwendeten Materialien, inklusive der entwickelten Implantate, 

wurden im Vorfeld ausführlich in vitro getestet (Pauksch et al. 2014a, Pauksch et al. 

2014b, Pauksch et al. 2014c). 
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4.2 Auswahl der Knochenersatzmaterialien 

 

Für das vorliegende Projekt wurden verschiedene Osteosynthesematerialien, die zur 

Infektionsprophylaxe mit AgNP dotiert wurden, auf ihre Biokompatibilität hinsichtlich 

einer knöchernen Integration untersucht. In der Orthopädie und Unfallchirurgie werden 

für Knochendefekte und Endoprothesen verschiedene Implantate verwendet, deren 

Erfolg aber häufig aufgrund einer Keimbesiedlung der Implantatoberflächen limitiert 

ist. Daher kommt der Entwicklung von neuen Materialen mit antimikrobiellen 

Eigenschaften eine besondere Bedeutung zu.  

Knochenzemente werden häufig bei endoprothetischen OPs für die Stabilisierung 

künstlicher Gelenke eingesetzt und füllen den Raum zwischen Knochen und Oberfläche 

der Prothese aus (Anagnostakos et Meyer 2017, Sharma et al. 2017). Weiter werden 

Knochenzemente in der Wirbelsäulenchirurgie bei traumatischen Verletzungen der 

Corpus vertebrae sowie bei osteoporotischen Veränderungen zur Spondylodese 

eingesetzt (Hoppe et Keel 2017, Spiegl et al. 2017). Knochenzemente wie PMMA 

liegen üblicherweise als Zwei-Komponenten-Systeme (Flüssigkeit/Pulver) vor. Die 

beim Mischen entstehende homogene Paste wird nach dem Einfüllen in den Knochen 

fest (Kuhn et Hontzsch 2015a). Für die vorliegende Studie wurden die 

Zementimplantate in fester Form eingesetzt, um konstante Implantatqualitäten zu 

gewährleisten. Die PMMA-Zementimplantate wurden mit 4000 μg AgNP/g Zement 

dotiert. Die Kontrollgruppe enthielt neben dem AgNP auch Gentamicinsulfat (1,34 %) 

zur Infektionsprophylaxe. Die doppelt dotierten Implantate zeigten eine AgNP-

Freisetzungsrate von etwa 2,7 ng/g/mm
2
 pro Tag nach fünf Tagen sowie 3,5 ng/g/mm

2
 

pro Tag nach 30 Tagen (Pauksch et al. 2014a).  

Bereits Anfang der 1970er Jahre wurde dem PMMA-Zement Antibiotika zugesetzt 

(Buchholz et Engelbrecht 1970). Auf eine Kontrollgruppe ohne AgNP wurde in der 

vorliegenden Studie aufgrund der evidenten Biokompatibilität der Gentamicin-dotierten 

PMMA-Zemente verzichtet (Lucke et al. 2003). Eine Studie belegt die in vitro 

Effektivität von AgNP-dotierten PMMA-Zementen gegenüber multiresistenten 

Bakterienstämme (z.B. Methicillin-resistente Staphylococcus aureus und epidermidis) 

(Alt et al. 2004c). Weitere in vitro Tests ergaben, dass Knochenzement mit 

Gentamicinzusatz sowie Zement ohne Zusätze das Wachstum dieser beiden 

Bakterienstämme aufgrund ihrer Gentamicinresistenz nicht hemmen können (Alt et al. 

2004b).  
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Im medizinischen Bereich wird Titan aufgrund seiner Korrosionsresistenz und 

Biokompatibilität häufig in Zahnimplantaten verwendet. In der Orthopädie und 

Unfallchirurgie wird es darüber hinaus für die Frakturversorgung sowie bei Gelenk-

Endoprothesen eingesetzt. Die Titanimplantate bestehen aus Rohtitan (TiAI6V4-ELI), 

das zuvor mittels Vibrationszylinder poliert und per Ultraschalltechnik in Aceton und 

anschließend in Ethanol gereinigt wurde. Zur Verhinderung einer Keimbesiedlung 

wurde die Titanoberfläche durch plasmaelektrolytische Oxidation mit AgNP 

beschichtet. Für die Oberflächenfunktionalisierung mittels einer AgPURE W50 wurde 

eine Nano-Ag-Elektrolytdispersion (ras materials GmbH) mit 5 % AgNP verwendet. 

Nach Säuberung der Titanscheiben mit deionisiertem Wasser und einer Behandlung mit 

Ethanol betrug die Freisetzungsrate der AgNP-Beschichtung laut Atomabsorptions-

spektrometrie 1,6 ng/g/mm
2
 pro Tag (Gasqueres et al. 2012, Pauksch et al. 2014a). Um 

in der vorliegenden Untersuchung eine vergleichbare Oberfläche zu generieren, wurden 

die Titanimplantate der Kontrollgruppe ohne AgNP ebenfalls mit dem 

plasmaelektrolytischen Verfahren bearbeitet. Der erste Schritt einer bakteriellen 

Besiedlung ist das Anheften der Bakterien an die Oberfläche des Implantats. Die 

beschriebene Beschichtungstechnik mit AgNP für Titanimplantate verleiht der 

Oberfläche antiadhäsive Eigenschaften, die die Adhäsion von Bakterien wie 

Staphylococcus aureus und Escherichia coli verhindern (Juan et al. 2010, Liao et al. 

2010, Geng et al. 2017).  

 

Die Kollagenvlieseimplantate waren resorbierbare Kollagenzylinder aus Kollagen Typ 

I, deren Trägermaterial mit 4000 μg AgNP/g Kollagen dotiert wurde. Die resorbierbaren 

Kollagenzylinder zeichnen sich durch die Förderung des Knochenwachstums aus (Sun 

et al. 2012, Kellesarian et al. 2018) und setzen im Vergleich zu Zement- und 

Titanimplantaten vermehrt AgNP frei. Trotz der hohen Biokompatibilität, stellt die 

Schaffung einer justierten Nanostruktur und die Absonderung nicht-kollagenöser 

Anteile wie Glykosaminoglykane und Enzyme eine große Herausforderung für die 

Herstellung von Kollagenimplantaten dar (Chen et al. 2009, Saeidi et al. 2012). Die 

Entfernung der nicht-kollagenösen Elemente aus dem Gewebe steigert die 

Biokompatibilität des Biomaterials, minimiert die Abstoßungsreaktion und fördert die 

Integration des Gerüstes im periprothetischen Bereich (Pieper et al. 1999, Allman et al. 

2001, Chen et al. 2009, Oryan et al. 2013).  
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Die vielseitige Verwendung von Kollagen Typ I als Biomaterial beruht darauf, dass es 

eine große Oberfläche und hohe Porosität aufweist und ein gut miteinander verbundenes 

Porennetzwerk darstellt (Sun et al. 2008). Studien belegen, dass mit Kollagen I 

beschichtete Metallimplantate die Osseointegration fördern (Rammelt et al. 2004, Morra 

et al. 2006, Zhang et al. 2014, Kellesarian et al. 2018). 

Obwohl sich bereits einige kommerziell erhältlichen Kollagen-basierte 

Implantatmaterialien (Apligraf®, Dermagraft®, Integra®) bei der Regeneration bewährt 

haben, ist ihr Einsatz aufgrund von potentiell auftretenden Ischämien und/oder 

Infektionen kritisch zu bewerten (Holmes et al. 2013).  

In der vorliegenden Arbeit wurden die Kollagenzylinder mit und ohne AgNP-Dotierung 

verwendet. Sollte sich das dotierte Kollagenmaterial für die Infektionsprophylaxe als 

geeignet erweisen, könnte das Verfahren auch für die Herstellung von 

gewebsspezifischem Material für die Versorgung von Hautverletzungen wie 

Verbrennungen oder Ulzerationen (Malik et al. 2013, Mulcahy et al. 2014) bzw. als 

Endokard-Implantaten in der Kardiologie bzw. Herzchirurgie genutzt werden (Athan et 

al. 2012, Alarcon et al. 2015, Van Dijck et al. 2015). 

 

 

4.3 Parameter zum Nachweis der Biokompatibilität der Implantate 

 

In der vorliegenden Arbeit wurden zur quantitativen Erfassung der Knochenfläche bzw. 

der Knochenneubildung zwei Messmethoden angewandt. Die bestimmte Knochenfläche 

umfasst die Knochentrabekelfläche in einem bestimmten Gesamtquerschnitt der 

Spongiosa bis an die angrenzende Kortikalis. Der Anteil der Knochenneubildung 

quantifiziert die Knochentrabekelfläche direkt um die Implantatstelle herum. Durch 

dieses Vorgehen konnte einerseits die gesamte Knochenbildung in dem Querschnitt und 

andererseits die Knochenbildung am Interface mit unmittelbarem Kontakt zu dem 

Fremdmaterial quantifiziert werden. Die Messungen erfolgten nach einer Standzeit der 

Implantate von 4 Wochen und 6 Monaten. Die Messung der Ausgangswerte der 

Knochentrabekelflächen zum Zeitpunkt der OP war praktisch nicht umsetzbar. Bei der 

Bewertung der Ergebnisse muss daher berücksichtigt werden, dass nicht garantiert 

werden kann, dass alle Versuchstiere über denselben Knochentrabekelanteil verfügen. 



 

 54 

Die histomorphometrische Methode dient der Quantifizierung von 

Knochengewebsflächen bzw. -volumina und liefert Informationen über 

Knochenremodellierungsprozesse (Zellaktivität, Osteoid-Formation, Resorption) und 

Mineralisation (Tamminen et al. 2011). Als Goldstandard ist die 

Knochenhistomorphometrie eine etablierte Methode zur Analyse der Wirkung von 

Therapiealternativen am Knochen. Bei der Datenerhebung der Knochenparameter 

können aber Ungenauigkeiten auftreten (Parisien et al. 1988). Beispielsweise wurden in 

der vorliegenden Studie die Spongiosafläche und die Flächenzusammensetzungen der 

Proben visuell und damit subjektiv bestimmt. Bei vereinzelten Proben waren die 

Kortikalis und Spongiosagewebe nicht durchweg eindeutig voneinander abgrenzbar. 

Weiter sollte berücksichtigt werden, dass von jeder Probe nur ein Querschnitt der 

metaphysialen Spongiosa für die Datenerhebung berücksichtigt wurde, der nicht 

zwingend für den Knochenanteil bzw. die Knochenneubildung um das gesamte 

Implantat repräsentativ ist. Durch die manuelle Markierung aller Trabekelflächen mit 

dem Cursor wurden alle relevanten Flächen in die Berechnung inkludiert, wodurch eine 

zuverlässige Datenerhebung möglich war. Ein weiterer Nachteil ist die Invasivität des 

Vorgehens, da die histologischen Proben erst nach einer Euthanasie der Tiere und 

anschließender zeitaufwändiger Aufbereitung der Gewebsproben analysiert werden 

konnten.  

Eine weitere Möglichkeit der Auswertung ist die mikro-Computertomografie (μ-CT), 

die eine dreidimensionale Analyse der trabekulären Mikroarchitektur samt räumlicher 

Ausmessung der Knochenschichten ermöglicht (Tamminen et al. 2011, Xu et al. 2018). 

Die Genauigkeit der μ-CT-Quantifizierung hängt von der Bildauflösung ab. Für die 

Quantifizierung trabekulärer Strukturen wird eine relativ hohe Auflösung von 10–20 

μm Pixel benötigt (Muller 2003, Isaksson et al. 2011). Ferner werden μ-CT-

Untersuchungen zur Beurteilung struktureller Knochenveränderungen (Uchiyama et al. 

1997, Chen et al. 2017) und von antiresorptiven Medikamenten wie Bisphosphonate 

(Borah et al. 2004, Recker et al. 2005) und Teriparatide (Dempster et al. 2001, Jiang et 

al. 2003) genutzt. Diese Methode erlaubt zwar eine schnelle und genaue Quantifizierung 

von mineralisiertem Gewebe (Muller et al. 1998), jedoch lässt sich das Knochengewebe 

nicht hinsichtlich seines Reifungsgrades unterscheiden (Kochi et al. 2010). Für die 

exakte Differenzierung zwischen Kortikalis und Spongiosa sowie für die Detektion von 

Implantatloch/Granulationsgewebe und möglichen Artefakten ist die Histo-

morphometrie wesentlich zuverlässiger. Auch die Detektion von TRAP-positiven Zellen 
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bzw. ALP-positiven Bereichen ist mittels μ-CT nicht durchführbar (Tamminen et al. 

2011, He et al. 2017). 

Die in der vorliegenden Arbeit verwendete Enzymhistochemie verknüpft den 

biochemischen Nachweis von Enzymaktivitäten mit der Bestimmung ihrer 

topographischen Lokalisation. Die Enzymhistochemie detektiert Enzymaktivitäten in 

Zellen bzw. Gewebskompartimente primär ohne exakte Quantifizierung (Meier-Ruge et 

Bruder 2008). Durch die manuelle Auszählung der TRAP-positiven, mehrkernigen 

Zellen am Knochentrabekel konnte in der vorliegenden Studie die Zahl der Osteoklasten 

als Maß für die Knochendegradation in Relation zur Gesamtoberfläche der 

Knochentrabekel gesetzt werden. Für die Quantifizierung der osteoinduktiven Wirkung 

der untersuchten Implantate wurden ALP-positive Oberflächen in Relation zur 

Gesamtoberfläche der Knochentrabekel gesetzt. Damit konnte durch die Messung der 

Enzymaktivitäten die knochenaufbauenden bzw. knochenabbauenden Prozesse 

quantifiziert und in den Gruppen mit den verschiedenen Implantaten verglichen werden. 

Knochentrabekel bestehen aus Knochengewebe in Form von schwammartigen 

Bälkchen, die trotz ihrer kompakten Struktur sich je nach Belastung bzw. Dynamik neu 

modellieren. Es kann nicht davon ausgegangen werden, dass alle Versuchstiere gleichen 

Belastungen ausgesetzt waren, zumal die postoperative Haltung in Makrolonkäfige 

stattfand und somit von einer gewissen Einschränkung der Bewegung ausgegangen 

werden muss.  

 

 

4.4 Einfluss der Implantate auf die Osseointegration 

 
Nach 4 Wochen und 6 Monaten Standzeit der Implantate konnten keine signifikanten 

Unterschiede zwischen den Gruppen (Kruskal-Wallis-Test: p=0,514 und p=0,125) 

hinsichtlich des Anteils der Knochenfläche festgestellt werden. Im paarweisen 

Vergleich (Mann-Whitney-Test) wurde deutlich, dass bei den untersuchten drei 

Materialen keine signifikanten Unterschiede in Abhängigkeit von der Dotierung 

auftraten. Die Gruppe mit dem PMMA-Zementimplantaten mit Gentamicin und AgNP 

zeigte zu beiden Messzeitpunkten einen relativ konstanten Knochenflächenanteil (17,99 

± 0,72%), wohingegen in den anderen Gruppen eine geringe Abnahme des Anteils der 

Knochenfläche nach 6 Monaten auftrat. Eine in vitro Untersuchung belegt überein-
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stimmend mit den vorliegenden Ergebnissen, dass PMMA-Zementimplantate mit AgNP 

und Kontrollimplantate eine ähnliche Zytokompatibilität besitzen und dass die AgNP-

Dotierung sich nicht negativ auf die osteogene Differenzierung auswirkt (Pauksch et al. 

2014c, Moreira et al. 2015). Nach 4 Wochen war keine ALP-Aktivität bei den PMMA-

Zementimplantaten messbar. Erst nach 6 Monaten traten ansatzweise ALP-positive 

Bereiche auf der Oberfläche der Knochentrabekel auf (Gruppe 7: 8,59 %, Gruppe 8: 

4,98 %). Parallel dazu stieg auch die Anzahl der TRAP-positiven Zellen bei den 

PMMA-Zementimplantaten zwischen 4 Wochen (Gruppe 1: 6,09 %, Gruppe 2: 2,86 %) 

und 6 Monaten an (Gruppe 7: 17,64 %, Gruppe 8: 6,87 %). 

 

Bezüglich der Knochenneubildung traten nach einer Standzeit der Implantate von 4 

Wochen signifikante Unterschiede zwischen den Gruppen auf (Kruskal-Wallis-Test; 

p=0,047), die aber nach einer Standzeit von 6 Monaten nicht mehr detektiert werden 

konnten (p=0,069). Der paarweise Vergleich der Gruppen mit den gleichen 

Implantatmaterialien (Mann-Whitney-Test) ergab keine signifikanten Differenzen durch 

die unterschiedlichen Dotierungen. Auch hier fiel der konstante Mittelwert in der 

Gruppe mit PMMA-Zementimplantaten mit Gentamicin und AgNP im zeitlichen 

Verlauf auf (nach 6 Monaten 22,87 ± 1,66%). Eine experimentelle Studie mit Sprague-

Dawley Ratten belegt, dass mit Gentamicin imprägnierter Zement möglicherweise eine 

Bakterienkolonisierung mit Gentamicin-resistenten Keimen fördert (Thomes et al. 

2002). Die Autoren nutzten subkutane Implantate aus Knochenzement (Palacos®) mit 

Gentamicin und inokulierten die Wunde mit einer verdünnten Staphylococcus 

epidermidis Lösung (10
3 

/ ml). Diese Befunde deuten eine eingeschränkte Wirksamkeit 

einer Gentamicin-Dotierung zur Prophylaxe einer Bakterienbesiedlung von Implantaten 

an. 

 

Zur Quantifizierung der Osteoklasten wurden in der vorliegenden Studie unmittelbar am 

Knochentrabekel befindliche TRAP-positive Zellen mit 3 ≥ Zellkernen ausgezählt. 

Nach einer Standzeit von 4 Wochen traten signifikante Unterschiede bei der Anzahl der 

TRAP-positiven Zellen (Kruskal-Wallis-Test) auf. Der paarweise Vergleich (Mann-

Whitney-Test) ergab signifikante Unterschiede zwischen den Gruppen mit Kollagen-

Implantaten und den Gruppen mit anderen Implantatmaterialien. Nach 6 Monaten war 

ein deutlicher Rückgang der TRAP-positiven Zellen in der Gruppe 12 

(Kollagenimplantate ohne AgNP) zu verzeichnen. Zu diesem Zeitpunkt bestand ein 



 

 57 

signifikanter Unterschied bei den Gruppen mit Kollagenimplantaten mit und ohne 

AgNP (p=0,029). Derzeit gibt es nur wenige Studien, die den Einfluss von AgNP auf 

die Osteoklastogenese beschreiben. Die relativ geringe Anzahl TRAP-positiver Zellen 

an der Oberfläche der Knochentrabekel bei den PMMA-Zementimplantaten stimmt 

jedoch mit den Ergebnissen einer in vitro Analyse überein, die zeigt, dass die Dotierung 

von PMMA-Zement mit Gentamicin und AgNP in Form eines synergistischen Effekts 

die Fusion von Präosteoklasten inhibiert (Pauksch et al. 2014a). Die Autoren 

vermuteten, dass Gentamicin die Oberfläche des Implantats vergrößert, wodurch es zu 

einer vermehrten AgNP-Exposition und nachfolgend zu einer stärkeren Zytotoxizität 

kommt (Pauksch et al. 2014a). Die Daten der vorliegenden Studie unterstützen diese 

Vermutung. Zu beiden Zeitpunkten war die Anzahl der TRAP-positiven Zellen in den 

PMMA-Zementimplantat-Gruppen mit Gentamicin + AgNP (Gruppe 2: 2,86 %, Gruppe 

8: 6,87 %) geringer als in denen mit AgNP alleine (Gruppe 1: 6,09 %, Gruppe 7: 17,64 

%). 

 

Zur Quantifizierung der Osteoblasten wurde der Anteil der ALP-positiven Oberflächen 

an der Gesamtoberfläche der Knochentrabekel bestimmt. Auch hier zeigten die Gruppen 

mit Kollagenimplantaten zu beiden Messzeitpunkten (zum Teil) signifikant höhere 

Werte als die anderen Gruppen. Der geringe Rückgang der Knochenfläche und der 

Knochenneubildung spiegelt aber eine tendenzielle Knochendegradation in den 

Kollagenimplantat-Gruppen wider. Trotz der guten Biokompatibilität scheint das 

verwendete Kollagenmaterialien in Bezug auf die Osseointegration im Vergleich zu den 

anderen Implantaten nur bedingt geeignet. Das enge Netzwerk der Kollagenfasern mit 

kleinen Porengrößen schränkt möglicherweise den Sauerstofftransport ein. Die folgende 

Hypoxie verringert die Lebensfähigkeit der Zellen (Zhang et al. 2015). Die vorliegende 

Studie quantifiziert lediglich die Anzahl TRAP-positiver Zellen bzw. den Anteil ALP-

positiver Bereiche. Für eine differenziertere Betrachtung müsste auch die spezifische 

Aktivität der positiven Zellen und deren Expressionsmuster analysiert werden. 

Möglicherweise könnte dadurch der Einfluss der Enzyme auf die Knochenfläche, bzw. 

Knochenneubildung evaluiert werden. 

 

In einer weiteren histomorphometrischen Studie zur Quantifizierung der 

Knochenformation an der Rattentibia unter dem Einfluss verschiedener Titanimplantate 

wurden im Vergleich zu der vorliegenden Studie gleich lange (2 cm) aber dünnere 
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(Durchmesser 1 mm) verwendet (Yonekura et al. 2011). Die Beschichtung mit Ag2O 

erfolgte mit der Thermal-Bespritzungstechnologie. Die 10 Wochen alten Sprague-

Dawley Ratten erhielten Titanimplantate ohne Beschichtung, HA-beschichtete 

Titanimplantate, 3% Ag-HA-Titanimplantate oder 50% Ag-HA-Titanimplantate. Die 

Knochenneubildung bzw. -kontaktbildung wurde nach 2, 4 und 12 Wochen untersucht. 

Auffällig waren die signifikanten Unterschiede zwischen den Tieren mit 50% Ag-HA-

Titanimplantaten und den anderen Gruppen. Möglicherweise inhibierte der hohe Gehalt 

an Ag die Knochenneubildung und führte zu einer erhöhten Zytotoxizität. Die 3% Ag-

HA-Titanimplantate zeigten dagegen eine gute Osteokonduktivität. Die Ergebnisse mit 

dem 3% Ag-HA-Titanimplantaten sind mit den vorliegenden Ergebnissen mit 4000 μg 

AgNP/g Titanimplantate vergleichbar. Bei der Ag-HA-Beschichtung könnten aber 

verschiedene Faktoren (Schichtdicke, Auswaschen von Ag) die Wirkung von Ag 

reduziert haben (Noda et al. 2009, Yonekura et al. 2011). Interessant wäre an dieser 

Stelle gewesen, beim vorliegenden Projekt Titanimplantate mit unterschiedlichem 

AgNP-Gehalt an AgNP zu analysieren, um die optimale AgNP-Dotierung zu 

bestimmen. 

Laut einer in vitro Untersuchung begünstigt AgNP in geringen Konzentration die 

Proliferation von mesenchymalen Stammzellen, die Zytokinausschüttung sowie die 

Chemotaxis, wohingegen höhere Konzentrationen (>10 μM) die Funktionalität der 

Stammzellen beeinträchtigen (Zhang et al. 2015). Die genauen Ursachen für die 

Proliferation der mesenchymalen Stammzellen durch AgNP sind bislang nicht geklärt. 

Eine Rolle spielt aber möglicherweise dabei, dass sphärische mit Polyvinylpyrrolidone-

beschichtete AgNP in die DNA von mesenchymalen Stammzellen interkalieren, eine 

vermehrte Expression von IL-8 bewirken und über den Hypoxie-induzierten Faktor-1α 

die Zell-Proliferation verstärken (Jung et al. 2014). Weiterhin führte die Transplantation 

eines Kollagen Typ I Gels mit eingekapselten AgNP (0,2 und 0,4 mM) in eine murine 

Femurfraktur zu einer gesteigerten Osteogenese (Zhang et al. 2015). Mesenchymale 

Stammzellen leisten einen wesentlichen Beitrag zur Kallusformation (Einhorn 2005). In 

der Femurfrakturstudie wurde der Heilungsprozess mittels Radiografie beurteilt. Am 7. 

postoperativen Tag zeigten beide Gruppen (± AgNP) einen Frakturspalt mit ansetzender 

Kallusformation. Am 14. Tag war nur noch in der Kontrollgruppe ein partieller 

Frakturspalt erkennbar. Nach 21 postoperativen Tagen wurde der Frakturspalt durch 

Kallusformation endgültig überbrückt. Zur Bestätigung der radiografischen Befunde 

wurden die Mäuse nach 21 Tagen histologisch analysiert (Zhang et al. 2015). In Bezug 
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auf die Knochenneubildung zeigten auch in dem vorliegenden Projekt die AgNP-

dotierten Kollagenimplantate mit 19,54% nach 4 Wochen eine stärkere 

Knochenneubildung als die Kontrollgruppe ohne AgNP (14,6%). Dieser Unterschied 

war allerdings statistisch nicht signifikant (p=0,132). In den wenigen Studien mit 

AgNP-dotierten Kollagenmaterialien inklusive der vorliegenden Analyse (über die 

Messung der ALP-Aktivität) zeigen mesenchymale Stammzellen eine ausgeprägte 

Tendenz zur Differenzierung in Osteoblasten (Sun et al. 2008, Sun et al. 2015). 

 

 

4.5 Einfluss von AgNP auf die Biofilmbildung 

 

Cheng et al. (2014) beschäftigten sich mit den langfristigen antibakteriellen 

Eigenschaften von AgNP und deren Fähigkeit, Biofilmbildungen an Implantaten 

frühzeitig zu unterbinden. Sie verwendeten Nanotube-Titanimplantate (TiO2-NTs), die 

mit AgNP per elektrochemischer Anodisation dotiert wurden (Albu et al. 2007). Die 

entwickelten TiO2-NTs enthalten ein Ag-Reservoir, aus dem die AgNP über einen 

längeren Zeitraum abgegeben werden und folglich die Biofilmproduktion effektiv 

beeinträchtigen und dabei nur eine minimale Zytotoxizität entfalten. Zwei Wochen nach 

der OP wiesen die Rattentibiae mit Titanimplantaten und TiO2-NT Knochen-

deformationen und Hinweise auf eine Osteomyelitis auf, wohingegen die Tiere mit 

TiO2-NT mit AgNP eine effektive Knochenbildung mit antibakterieller Wirkung zeigten 

(Cheng et al. 2014).  

In vitro und in vivo Biokompatibilitätsanalysen von orthopädischen und 

unfallchirurgischen Implantaten mit AgNP-Beschichtungen kommen häufig zu 

unterschiedlichen Ergebnissen hinsichtlich der Effektivität von Osteosynthese-

materialien (Ewald et al. 2006, Das et al. 2008). In einer Analyse zur Biofilmbildung 

wurde Kaninchen ein 2 mm breiter Kirschner-Draht aus Ag-beschichtetem Titan, Ag-

beschichtetem Stahl sowie Kontrollmaterialien ohne Ag in das distale Ende des Femurs 

eingesetzt. Parallel dazu wurde der Femurkanal mit Staphylococcus epidermidis und 

Staphylococcus aureus inokuliert. In Bezug auf die bakterielle Adhäsion konnte kein 

statistisch signifikanter Unterschied zwischen den Ag-beschichteten Implantaten und 

den Kontrollgruppen registriert werden (Sheehan et al. 2004). In einer aktuelleren in 

vivo Studie wurden die Implantate nicht mit metallischem Ag beschichtet, sondern ein 
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Keramik-Nanopulver aus Calciumphosphat mit aktiveren Ag-Ionen entwickelt. Damit 

wurden 2,5 mm große Titanimplantate dotiert (Kose et al. 2013). Die Implantation und 

Bakterieninokulation erfolgte nach der gleichen Methode wie bei Sheehan et al. (2004). 

Die antimikrobiellen Eigenschaften der Ag-dotierten Implantate waren günstiger als die 

der Kontrollimplantate, da weniger Osteomyelitiden auftraten (Kose et al. 2013, 

Wilding et al. 2016). Die beiden Studien belegen, dass durch die Ag-Beschichtung 

biologisch aktive Implantate konstruiert werden können (Brennan et al. 2015). 

 

 

4.6 Freisetzung von Ag-Ionen aus AgNP –  Biokompatibilität 

 

Eine der grundsätzlichen Komplikationen bei der Entwicklung von AgNP-dotierten 

Osteosynthesematerialien ist die Kontrolle der Freisetzungsrate der Ag-Ionen. Eine 

unkontrollierte Ag-Ionen-Freisetzung kann an den engen, knöchernen Konnektions-

stellen der Implantate das umliegende Gewebe zytotoxisch angreifen (Wang et al. 

2013). Die Implantation von AgNP-Implantaten ist bei Patienten mit traumatischen oder 

iatrogenen Verletzungen des Knochens indiziert. Daher ist der Einfluss von AgNP auf 

den Knochenmetabolismus von besonderer Bedeutung. In einer Studie zur Wirkung von 

AgNP auf primäre humane mesenchymale Stammzellen und Osteoblasten waren höhere 

AgNP-Dosen (10 μg/g) mit einer Zytotoxizität assoziiert, was bei der Findung der 

therapeutischen Dosis berücksichtig werden muss (Pauksch et al. 2014b). AgNP wird 

von mesenchymalen Stammzellen aufgenommen und findet sich intrazellulär in 

endolysosomalen Strukturen, jedoch nicht im Zellnukleus (Greulich et al. 2011). In 

einer Studie zur in vitro Zytotoxizität und antibakteriellen Wirkung gegenüber 

Antibiotika-resistenten Keimen in humanen osteoblastischen Zelllinien zeigten lediglich 

höhere AgNP-Konzentrationen (3,0 g L
-1

) eine ausgeprägte Zytotoxizität. Niedrigere 

Konzentrationen (0,3 g L
-1

) erlaubten ein optimales Zellwachstum der Osteoblasten bei 

ausreichenden antibakteriellen Effekten (Necula et al. 2012). Folglich ist die 

Zytotoxizität sowohl auf die Konzentration als auch auf die Größe der AgNP 

zurückzuführen. Die Biokompatibilität ist eng mit den Auswirkungen auf die 

Osteoblasten und Osteoklasten verknüpft (Brennan et al. 2015).  

Im Hinblick auf die Zytotoxizität ist interessant, dass AgNP-dotierte Implantate die 

DNA-Synthese bei Frauen im gebärfähigen Alter beeinträchtigen können. AgNP 
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hemmten die neurale Entwicklung in Phäochromozytom-(PC12)-Zellen, die als Modell 

für die Differenzierung und Neurosekretion dienten (Powers et al. 2011a). Anschließend 

untersuchte die gleiche Arbeitsgruppe die Auswirkung von AgNP auf embryonale 

Zebrafische. In diesem Modell wirkten AgNP neurotoxisch und lösten neurologische 

Verhaltensstörungen aus. Die Effekte hingen eng mit der AgNP-Partikelgröße bzw. 

Funktionalisierung zusammen (Powers et al. 2011b, Powers et al. 2011c, Brennan et al. 

2015). 

 

 

4.7 Knochenaufbau und -abbau  

 

Die Osteogenese ist ein komplexer Prozess, der die Differenzierung von 

mesenchymalen Stammzellen in Präosteoblasten, Osteoblasten und reife Osteoblasten 

und die Synthese der Knochenmatrix und -mineralisation beinhaltet (Wozney et al. 

1988, Santos et al. 2011). Daher ist die Verwendung von Biomaterialien mit osteo-

induktiver Wirkung auf mesenchymale Stammzellen von großem wissenschaftlichen 

Interesse (Zhang et al. 2015). Die kubischen Osteoblasten befinden sich an der 

Oberfläche von Knochengewebe und machen etwa 4–6 % der gesamten Zellen im 

Knochen aus (Capulli et al. 2014). Als Knochenmatrix-produzierende Zellen sind sie 

reich an Organellen (raues endoplasmatisches Retikulum, Golgi-Apparat sekretorische 

Vesikel) (Marks et Popoff 1988, Capulli et al. 2014). Als polare Zellen sezernieren 

Osteoblasten das Osteoid in Richtung der Knochenmatrix (Damoulis et Hauschka 1997, 

Florencio-Silva et al. 2015). 

Osteoblasten stammen von mesenchymalen Stammzellen ab und benötigen für 

Differenzierung eine zeitlich abgestimmte Expression von bestimmten Genen (z.B. 

BMP, Proteine des Wingless (Wnt) Signalwegs (Grigoriadis et al. 1988). Des Weiteren 

ist die Expression von Runt-related transcriptionfactor 2 (Runx2), distal-less homeobox 

(Dlx5) und osterix (Osx) für die Osteoblastendifferenzierung erforderlich (Ducy et al. 

1997, Capulli et al. 2014). Runx2 fungiert als Mastergen und aktiviert Osteoblasten-

spezifische Gene wie collagen type I alpha 1 (ColIA1), ALP, bone sialoprotein (BSP) 

und Osteocalcin (OCN) (Ducy et al. 1997, Komori et al. 1997, Fakhry et al. 2013, 

Florencio-Silva et al. 2015). 
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Runx2 und ColIA1 exprimierende Osteoblastenvorläufer leiten die Proliferationsphase 

ein, in der ALP-exprimierende Präosteoblasten entstehen (Capulli et al. 2014). Der 

Übergang von Präosteoblasten in reife Osteoblasten ist durch die Expression von Osx 

sowie durch die Produktion von Knochenmatrixproteinen (z.B. OCN, BSP I/II, 

Kollagen Typ I) gekennzeichnet (Ducy et al. 1997). Außerdem nehmen Osteoblasten an 

Größe zu und bilden eine einzelne Schicht von Kuboidzellen (Nakashima et al. 2002, 

Glass et al. 2005, Hu et al. 2005, Florencio-Silva et al. 2015).  

Einige der Osteoblasten lagern sich in die Knochenmatrix ein und transformieren zu 

Osteozyten (Manolagas 2000, Jilka et al. 1998) oder sterben durch Apoptose. 

 

Osteoklasten sind terminal differenzierte mehrkernige Zellen, die von mononukleären 

Zellen der hämatopoetischen Stammzelllinie abstammen. Osteoklasten unterliegen dem 

Einfluss verschiedener Faktoren. Dazu gehört der Makrophagen-Kolonie-stimulierende 

Faktor (M-CSF), der von mesenchymalen Vorläuferzellen und Osteoblasten sezerniert 

wird, und der Receptor activator of nuclear factor-kappa B Ligand (RANKL), der von 

Osteoblasten, Osteozyten und Stromazellen gebildet wird (Crockett et al. 2011). 

Gemeinsam fördern diese Faktoren die Aktivierung von Transkriptionsfaktoren 

(Yavropoulou et Yovos 2008) und Expression osteoklastenspezifischer Gene 

(Takayanagi 2007, Florencio-Silva et al. 2015). 

M-CSF bindet an einen Rezeptor (cFMS) auf Osteoklastenvorläuferzellen und stimuliert 

deren Proliferation und inhibiert gleichzeitig die Apoptose (Yoshida et al. 1990, 

Yavropoulou et al. 2008). Als Gegenspieler fungiert Osteoprotegerin (OPG), das von 

Osteoblasten, Stromazellen und gingivalen Fibroblasten produziert wird (Boyce et Xing 

2008, Longhini et al. 2013, Longhini et al. 2014). OPG bindet an RANKL und 

verhindert die Bindung von RANKL an seinen Rezeptor (Receptor activator of nuclear 

factor-kappa B, RANK) und somit die Entstehung der Osteoklasten (Boyce et al. 2008). 

Folglich ist die Konstellation aus RANK/RANKL/OPG ein bedeutender Mediator der 

Osteoklastogenese (Sodek et McKee 2000, Phan et al. 2004, Longhini et al. 2014).  

Die Bindung von RANKL an RANK führt zur Expression von Osteoklasten-

spezifischen Faktoren wie nuclear factor of activated T-cells 1 (NFATc1) und dendritic 

cell specific transmembrane protein (DC-STAMP). NFATc1 interagiert mit 

Transkriptionsfaktoren wie dem Purin-reich 1 (PU.1), cFos und dem Mikrophtalmie-

assoziierter Transkriptionsfaktor (MITF), um die Expression von Osteoklasten-

spezifischen Gene wie TRAP und Kathepsin K zu regulieren (Matsumoto et al. 2004). 
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Bei einer Verbindung von RANKL/RANK induziert NFATc1 die Expression von DC-

STAMP, das für die Fusion von Osteoklasten-Vorläufern essentiell ist (Miyamoto 

2006). 

Das Potenzial der beschriebenen Einflussfaktoren variiert je nach Knochen. 

Osteoklasten werden im Knochenmark der langen Röhrenknochen schneller gebildet als 

im Kiefer. Diese unterschiedlich ausgeprägte Dynamik der Osteoklastogenese ist am 

ehesten auf die zelluläre Komposition des Knochenmarks zurückzuführen (Faloni et al. 

2011). 

Während der Remodellierung polarisieren die Osteoklasten. Dabei kann die 

Zellmembran in vier Bereiche unterteilt werden: Die Versiegelungszone (sealing zone) 

und der Faltensaum (ruffled border) stehen in Kontakt zur Knochenmatrix. Dieser 

Kontakt fehlt der basolateralen und funktional sekretorischen Domäne (Mulari et al. 

2003, Arana-Chavez et Bradaschia-Correa 2009, Florencio-Silva et al. 2015). 

Der Faltensaum ist von besonderer Bedeutung für die Osteoklasten-Aktivität. Durch die 

Endozytoseaktivität in diesem Bereich werden die aufgelösten Matrixkomponenten in 

die Lysosomen-reichen Zellen transportiert. Im Faltensaum befindet sich die H
+
-

ATPase vom Vakuolen-Typ (V-ATPase), die über eine Ansäuerung HA-Kristalle 

auflöst (Kornak et al. 2001, Graves et al. 2008, Crockett et al. 2011). In dieser Region 

werden Protonen und Enzyme wie TRAP, Cathepsin K und Matrix-Metalloproteinase-9 

(MMP-9) in die Howship-Lakune befördert, um dort die Knochendegradation 

durchzuführen (Yamaza et al. 1998, Mulari et al. 2003, Ljusberg et al. 2005, Graves et 

al. 2008, Faloni et al. 2012). Die Produkte dieser Degradation werden im Faltensaum 

über Endozytose aufgenommen und durch Transzytose an der sekretorischen Domäne 

der Plasmamembran freigesetzt (Teitelbaum 2007, Arana-Chavez et al. 2009). 

 

Der dynamische Zustand des Knochens resultiert somit aus klar definierten, 

koordinierten Aktionen von knochenabbauenden Osteoklasten, knochenbildenden 

Osteoblasten, Osteozyten innerhalb der Knochenmatrix und von Saumzellen (bone 

lining cells) an der Knochenoberfläche (Sims et Gooi 2008). Im Rahmen dieser Arbeit 

wurde die knöcherne Integration der Implantate innerhalb eines definierten Abschnitts 

der Tibia untersucht. Da die Knochenformation im Wesentlichen von Osteoblasten und 

Osteoklasten abhängt, wurden die Anzahl dieser Zellen im Umfeld des Implantats 

enzymhistochemisch (Osteoblasten über die ALP-Aktivität, Osteoklasten über TRAP-

Aktivität) quantifiziert. Für eine gelungene knöcherne Integration sind nicht nur viele 
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Osteoblasten wünschenswert, vielmehr ist ein ausgeglichenes Verhältnis zwischen 

Osteoblasten und Osteoklasten erforderlich. Der Grund hierfür ist, dass knöcherne 

Gewebe als basic multicellular units (BMU) aufgefasst werden, in denen zeitgleich 

Knochen durch Osteoklasten abgebaut und Knochen durch Osteoblasten aufgebaut 

werden (Sims et al. 2008). Der koordinierte Ablauf dieses Knochenremodellings ist für 

Aufrechterhaltung der natürlichen anatomischen Strukturen der BMU notwendig 

(Hauge et al. 2001, Andersen et al. 2009, Florencio-Silva et al. 2015). 

Das Knochenremodelling ist für Prozesse wie Frakturheilung und Anpassung an 

biomechanische Belastungen von großer Bedeutung. Ein Ungleichgewicht zwischen 

Knochenresorption und Knochenbildung führt unweigerlich zu einer Erkrankung. 

Beispielsweise bewirkt eine massive Resorption durch Osteoklasten ohne entsprechende 

Knochenneubildung bei der Osteoporose den Verlust von Knochensubstanz (Khosla et 

al. 2012). Umgekehrt hat eine massive Knochenneubildung eine Osteopetrose zur Folge 

(Charles et Aliprantis 2014, Florencio-Silva et al. 2015). 

Das Gleichgewicht zwischen Knochenbildung und -resorption hängt von lokalen und 

systemischen Faktoren wie Hormonen, Zytokinen, Chemokinen und der bio-

mechanischen Stimulation ab. Aus diesem Grund könnten individuelle Stoffwechsel-

lagen sowie der Hormonhaushalt der Versuchstiere die Daten der vorliegenden Studie 

verzerrt haben (Phan et al. 2004, Crockett et al. 2011, Florencio-Silva et al. 2015). 

Die ausgeglichene Aktivität zwischen Osteoblasten und Osteoklasten ist auf die 

Zeitspanne der Adoleszenz beschränkt (Lips et al. 1978) und in der Wachstumsphase zu 

Gunsten der Osteoblasten verschoben. Daher wurde für die vorliegende Untersuchung 

das Alter der Ratte auf 16 Wochen festgelegt.  

 

 

4.8 Beschichtung von Implantaten  

 

Bei der Herstellung von geeigneten Knochenersatzmaterialien ist die Modifizierung der 

Implantatoberflächen von besonderer Bedeutung. Im Idealfall besitzen die Oberflächen 

antiadhäsive Eigenschaften, sind mit antimikrobiellen Substanzen dotiert, wirken der 

Biofilmbildung entgegen und fördern die Knochenbildung (Alt 2017).  

Heparin verhindert aufgrund seiner hydrophilen Eigenschaften die Adhäsion der 

Bakterien und ist daher ein adäquates Mittel für eine antiadhäsive Beschichtung 
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(Arciola et al. 1995). Die molekulare Basis der antiadhäsiven Wirkung von Heparin 

basiert auf der Inhibition der Interaktion zwischen Fibronektin und Bakterien. Die 

bakterielle Adhäsion auf periprothetischen Oberflächen kann auch durch hydrophile 

Polymerbürsten aus Polyethylenglycol oder Polyethylenoxid inhibiert werden (Arciola 

et al. 2012, Neoh et Kang 2011). 

Die Integration von Antibiotika in Implantatoberflächen geht mit dem Risiko einer 

Resistenzentwicklung einher. Auch das natürliche kationische Polysaccharid Chitosan 

hat sich als effektive antimikrobielle Beschichtung für Implantate erwiesen (Neoh et al. 

2011). Hinsichtlich des Mechanismus wird davon ausgegangen, dass Chitosan positiv 

geladene Moleküle besitzt und die Bakterien hingegen eine negativ geladene 

Zellmembran, die demgemäß mit einem Verlust der intrazellulären Komponente 

behaftet ist (Arciola et al. 2012).  

Neuere Studien belegen, dass quaternisierte Chitosan-Derivate, die Biofilmproduktion, 

insbesondere von Antibiotika-resistenten Staphylokokken, inhibieren und die 

Genexpression von für die Methicillin-Resistenz verantwortlichen Proteinen (z.B. 

inhibitor of caspase activated DNase (icaAD), methicillin-resistant gene (mecA)) 

hemmen (Arciola et al. 2012, Tan et al. 2012). Ähnlich inhibitorische Effekte auf 

Biofilme besitzt das hydrophobe Polykation N, N-Hexyl, Methyl-Polyethylenimin, das 

in vitro keine Zytotoxizität zeigt (Behlau et al. 2011).  

Eine mehrschichtige Dotierung mit Heparin und Chitosan kombiniert antiadhäsive und 

antimikrobielle Eigenschaften (Fu et al. 2005).  

Aufgrund des zunehmenden Auftretens bakterieller Resistenzen und dem Bedarf an 

neuen Antibiotikaklassen haben sich in den vergangenen Jahren die natürlichen 

antimikrobiellen Peptide (AMP) als eine interessante Therapiealternative für 

periprothetische Infektionen bewährt (Kang et al. 2012), obwohl einige gramnegative 

Bakterien gegenüber der AMP-vermittelten Immunabwehr resistent sind (Gruenheid et 

Le Moual 2012). AMP treten bei Säugetieren in phagozytischen Zellen, auf 

Körperoberflächen (Haut, Mukosa) und in verschiedenen Körperflüssigkeiten auf und 

wirken auf ein breites Spektrum an pathogenen Mikroorganismen (Gruenheid et al. 

2012). Daher gibt es Forschungsbestrebungen, die auf eine synthetische Herstellung von 

AMP abzielen (Gruenheid et al. 2012). 

HA-Beschichtungen sind durch eine langsame in vivo Degradation charakterisiert und 

fördern die Osseointegration (Campoccia et al. 2003). Weiterhin zeichnen sich mit N, 

N-Docedyl, Methyl-Polyethylenimin beschichtete Implantate durch eine verminderte 
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Biofilmbildung von Staphylococcus aureus und eine gute Knochenheilungstendenz in 

vivo aus (Schaer et al. 2012). 

Neuere Materialien wie 58S Bioglas, das mit antibakteriellen (0,1 % bzw. 1 %) 

Goldnanopartikel dotiert wurde, zeigt eine gute Integration in den Knochen und gute 

antibakterielle Eigenschaften gegen Staphylococcus aureus, nicht aber gegen 

Escherichia coli (Grandi et al. 2011). Des Weiteren weisen auch Kupfer, Zink, 

Magnesium und insbesondere Ag- und Goldnanopartikel antibakterielle Aktivitäten auf 

(Kurek et al. 2011). 

Per Sol-Gel-Prozesse synthetisierte Titanoxid-(TiO2)-Nanopartikel, die mit Stickstoff 

und Silberoxid (Ag2O/TiO2N) dotiert wurden, erwiesen sich als effektive 

Fotokatalysatoren (Wu et al. 2010). Die bakterizide Wirkung gegen Escherichia coli 

wurde über eine Irradiation (λ>400 nm) unter sichtbarem Licht erzielt (Wu et al. 2010). 

Der Wirkmechanismus beruht auf einer oxidativen Schädigung der Zellwand und der 

Zellkonfiguration. 

 

 

4.9 Fazit der Untersuchung 

 

Zusammenfassend zeigten die mit AgNP dotierten Knochenersatzmaterialien eine gute 

in vivo Verträglichkeit. Bei keinem der Implantate mit AgNP konnte ein signifikanter 

Verlust der Knochentrabekelbildung im Vergleich zu den Kontrollgruppen festgestellt 

werden. Vielmehr zeigte die Gruppe mit PMMA-Zementimplantaten mit Gentamicin 

und AgNP mit den anderen Gruppen vergleichbar hohe Anteile an Knochenflächen und 

Knochenneubildung am Interface zu beiden untersuchten Standzeiten. Die 

Kollagenimplantate zeichneten sich zwar durch eine erhöhte Bioaktivität bei den 

TRAP- und ALP-Messungen aus, jedoch war nach 6 Monaten Standzeit der Implantate 

eine tendenzielle Knochendegradation festzustellen. Insgesamt hat sich AgNP für die 

Osseointegration bei den untersuchten Implantaten nicht als hinderlich erwiesen. Die 

Biokompatibilität von AgNP sollte aber mit weiteren Messmethoden getestet werden.  

Ferner müssen in Zukunft die antibakterielle Wirkung von AgNP geprüft sowie 

potentielle Gesundheitsrisiken im Zusammenhang mit AgNP berücksichtigt werden.  
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5 Zusammenfassung 

 

Die in der Orthopädie und Unfallchirurgie häufig vorkommenden periprothetischen 

Infektionen haben weitreichende medizinische und sozioökonomische Konsequenzen. 

In der vorliegenden Arbeit sollte die Biokompatibilität von antimikrobiell wirkenden 

Silbernanopartikeln (AgNP) über die Analyse der Osseointegration intramedullärer 

Implantate in der Tibia von Sprague-Dawley Ratten untersucht werden. Eingesetzt 

wurden Polymethylmethacrylat-(PMMA)-Zementimplantate (+ AgNP / + AgNP + 

Gentamicin), Titan (TiAI6V4-ELI ± AgNP) und Kollagen-Typ-1-Implantate (± AgNP). 

Die Tibiaquerschnitte wurden nach einer Standzeit von 4 Wochen und 6 Monaten 

histomorphometrisch analysiert. Als Parameter der Osseointegration dienten die 

Knochenflächenanteile (Trabekelfläche eines definierten Gesamtquerschnitts der 

Spongiosa), die Knochenneubildung, die Anteile Tartrat-resistente saure Phosphatase-

(TRAP)-positiver Zellen (Osteoklastenaktivität) und die alkalische Phosphatase-(ALP)-

positiven Interface-Anteile zwischen Implantat und Knochen (Osteoblastenaktivität).  

Alle Versuchstiere überstanden die postoperative Kontrollprozedur ohne Auf-

fälligkeiten. Zu den beiden Messzeitpunkten (4 Wochen / 6 Monate) traten keine 

signifikanten Unterschiede hinsichtlich des Anteils der Knochenflächen und der 

Knochenneubildung zwischen den Gruppen auf. Bemerkenswert war der konstante 

Anteil der Knochenfläche und der Knochenneubildung (Vergleich 4 Wochen / 6 

Monate) in der PMMA-Zement-Gruppe mit Gentamicin und AgNP. Die 

Titanimplantate (± AgNP) zeigten zu beiden Zeitpunkten eine höhere 

Knochenneubildung am Interface als an der gesamten Knochenfläche. Die Kollagen-

implantate (± AgNP) waren in den TRAP- und ALP-Analysen zu beiden Zeitpunkten 

durch eine signifikant höhere Bioaktivität als die anderen Gruppen charakterisiert. Diese 

erhöhte Bioaktivität spiegelte sich aber nicht in einer erhöhten Knochenfläche/-

neubildung wider. In keinem Fall führte eine AgNP-Dotierung zu einer signifikanten 

Abnahme der erhobenen Biokompatibilitätsparameter im Vergleich zu den Kontrollen. 

Zusammenfassend belegen die in vivo Experimente, dass eine AgNP-Dotierung die 

Osseointegration nicht negativ beeinflusst.  
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6 Summary 

 

Commonly occurring periprosthetic infections in orthopedics and trauma surgery are 

accompanied by serious medical and socioeconomic problems. The present study 

explores the biocompatibility of antimicrobial silvernanoparticle (AgNP) by analyzing 

the osseointegration of intramedullary implants within tibiae of sprague-dawley rats.  

Implants consisting of poly-methylmethacrylate (PMMA) bone cement (+ AgNP / + 

AgNP + Gentamicin), titanium (TiAI6V4-ELI ± AgNP) and collagen type 1 (± AgNP) 

were inserted. The tibiae cross sections were analyzed histomorphometrically after 4 

weeks and 6 months observational periods. As parameters of osseointegration, the 

amount of bone area (trabecular surface area of a defined cross section), the formation 

of new bone, the relative number of osteoclasts (tartrate-resistant acid phosphatase 

(TRAP) positive cells) and the amount of alkaline phosphatase (ALP) positive 

osteoblasts at the interface of implant and bone were analyzed. 

All experimental animals have withstanded postoperative control procedure without 

abnormality. At both measurement times (4 weeks / 6 months) there were no significant 

differences concerning the amount of bone area and bone neoformation between the 

groups. Remarkebly, the amount of bone area and the bone neoformation keep constant 

(4 weeks / 6 months) in the PMMA bone cement group with gentamicin and AgNP. 

Titanium implants (± AgNP) showed for both investigation time points a higher amount 

of bone formation at the interface, than at the whole bone area. The collagen implants (± 

AgNP) were characterized by significantly higher bioactivity concerning TRAP and 

ALP analysis for both investigation time points than the other groups. The high 

bioactivity did not reflect a higher amount of bone area/-neoformation. AgNP-doting 

did not lead to reduced biocompatibility compared controls. Summarizing, the in vivo 

experiments verified that a AgNP-doting did not affect the osseointegration adversely. 
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7 Abkürzungsverzeichnis 

 

Ag  Silber 

AgNP  Silbernanopartikel 

ALP  Alkalische Phosphatase 

AMP  Antimikrobielle Peptide 

Aqua dest destilliertes Wasser 

ATPase Adenosintriphosphatase 

BMP  bone morphogenetic protein 

BMU  basic multicellular unit 

BSP  bone sialoprotein 

ColIA1 collagen type I alpha 1 

DC-STAMP dendritic cell specific transmembrane protein  

DNA  Desoxyribonukleinsäure 

EDTA  Ethyldiamintetraessigsäure 

HA  Hydroxyapatit 

HE  Hämatoxylin-Eosin 

IL  Interleukin 

KG  Körpergewicht 

M-CSF Makrophagen-Kolonie-stimulierender Faktor 

μ-CT  mikro-Computertomografie 

NFAT  nuclear factor of activated T-cells 

OP  Operation 

OPG  Osteoprotegerin 

Osx  Osterix 

PMMA Polymethylmethacrylat 

RANK  Receptor activator of nuclear factor-kappa B 

RANKL  Receptor activator of nuclear factor-kappa B Ligand 

ROI  region of interest 

Runx2  Runt-related transcriptionfactor 2  

SEM  Standardfehler 

TiO2  Titanoxid 
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TiO2-NTs Nanotube-Titanimplantat 

TRAP  Tartrat-resistente saure Phosphatase 
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