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1. Einleitung 
 

 

Immer häufiger werden Kunststoffe neben tierischem Knochen als Ersatzmaterial für 

Knochen bei in-vitro Experimenten verwendet. Beispielsweise eignen sich 

Kunststoffe für vergleichende biomechanische Untersuchungen für Implantatsysteme 

oder es werden neu entwickelte operationstechnische Verfahren an ihnen getestet, 

bevor diese zur klinischen Anwendung kommen. 

 

Der vermehrte Einsatz von Kunststoffen sowie deren Bevorzugung gegenüber 

humanem Material für biomechanische Labortests hat mehrere Gründe. Einerseits ist 

die Verfügbarkeit von menschlichem Knochen sehr gering. Auch wenn man humane 

Knochen besorgen kann, ist es ein enormer zeitlicher und organisatorischer 

Aufwand, diese für wissenschaftliche Arbeiten mit statistisch verwertbaren 

Ergebnissen in ausreichender Stückzahl zu bekommen. Andererseits umgeht man 

mit künstlichem Knochenersatzmaterial ethische Probleme sowie den Nachteil der 

begrenzten Haltbarkeit von organischen Materialien. Zwar können die Knochen 

durch Tiefkühlung gelagert werden, allerdings können sich die mechanischen 

Eigenschaften beim Wiederauftauen und –einfrieren verändern [Kang 1995 S.332-

335]. Zudem verbleibt nur ein sehr kurzer Zeitraum für die Verarbeitung und  

Verwendung des Knochens für Versuche, da sonst der Verwesungsprozess einsetzt. 

Ein weiterer Vorteil ist die Gewährleistung der Reproduzierbarkeit der Ergebnisse 

von Labortests mit vereinfachten Modellen, da die künstlichen 

Knochenersatzmaterialien hinsichtlich ihres mechanischen Verhaltens kaum 

Schwankungen unterworfen sind. Diese sind jedoch bei der Verwendung von 

menschlichem Knochen aufgrund der hohen interindividuellen Schwankungsbreite 

der mechanischen Eigenschaften bedingt durch unterschiedliches Alter und 

Geschlecht oder metabolische Störungen erheblich. 

 

Menschlicher Knochen besteht nicht aus rein massivem Knochengewebe, sondern 

aus dichter und lockerer gebauten Anteilen. Die Hülle der Knochen bildet die dichte 

Substantia corticalis (Rindenschicht). Ausgefüllt werden die Gelenkenden, die 

angrenzenden Teile des Schafts und die Muskelansatzhocker der Röhrenknochen  
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durch die lockereren Knochenbälkchen, der Substantia spongiosa, auf die sich der 

Fokus dieser Arbeit richtet. Die Anisotropie entsteht durch die Ausrichtung der 

Trabekel, einem Netzwerk von Balken und Plättchen, entsprechend der diversen 

Zug- und Druckbelastungen, denen der Knochen ausgesetzt ist. Daraus resultiert ein 

Knochen, dessen mechanische Eigenschaften optimal an die herrschenden 

Lastbedingungen angepasst sind.  

 

Die mechanischen Eigenschaften sind bestimmt durch die Kombination der 

strukturellen Eigenschaften des Knochens und seinen spezifischen 

Materialeigenschaften. Die strukturellen Eigenschaften umfassen die Geometrie, die 

Architektur und die Anordnung des Knochengewebes. Die spezifischen 

Materialeigenschaften umfassen die mechanische Materialkennwerte und die 

Knochenmineraldichte. 

 

Aufgrund der porösen trabekulären Struktur des spongiösen Knochens eignen sich 

vor allem Schaumstoffe als Ersatzmaterial. Dabei handelt es sich um Polyurethan- 

oder Polymethacrylimid-Hartschaumstoffe. Bei deren Herstellung entsteht ein 

geschlossenzelliger Hartschaum mit geringem Gewicht, der durch seine annähernd 

gleich bleibenden Eigenschaften als ideales Material für vergleichende Tests mit 

spongiösen Schrauben oder anderen medizinischen Geräten und Instrumenten 

verwendet werden. 

 

Im Biomechaniklabor des Klinikums rechts der Isar in München, welches auf 

knochenähnliches Ersatzmaterial für mechanische Experimente von Implantaten im 

Knochenverbund angewiesen ist, ergab sich die Frage, ob das von den Firmen 

angebotene Material tatsächlich vergleichbare mechanische Eigenschaften wie 

humaner spongiöser Knochen besitzt und sich damit auch wirklich als verwendbares 

Simulationsmaterial ausweist. Daher wurde eine Studie gestartet, die das Ziel 

verfolgt, humanes Knochenmaterial aus verschiedenen Lokalisationen des Körpers 

(Extremitäten, Wirbelsäule) in einer repräsentativen Stückzahl zu testen, um eine 

Datenbank der mechanischen Werte anlegen zu können. Dadurch ist es möglich, 

Knochenersatzmaterial mit biomechanischen, dem humanen Knochen  
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vergleichbaren Eigenschaften zu ermitteln, das den unterschiedlichen 

Körperregionen zugeordnet werden kann. In dieser Arbeit wird der spongiöse 

Knochen des Femurkopfes geprüft, welcher aufgrund von vermehrter prothetischer 

Versorgung bei Arthrose des Hüftgelenks und bei Frakturversorgungen bei 

Osteoporose eine entscheidende Rolle spielt. 

 

In der vorliegenden Arbeit sollen folglich die mechanischen Eigenschaften von 

spongiösem Knochen aus dem Femurkopf in repräsentativer Zahl ermittelt werden 

und ein Ersatzmaterial aus Kunststoff gefunden werden, der möglichst dieselben 

Eigenschaften aufweist. Dazu werden ein uniaxialer Druckversuch, ein 

Schraubenausrissversuch sowie ein 3-Punkt-Biegeversuch durchgeführt. Zudem soll 

mit der gleichen standardisierten Testmethode auch tierischer spongiöser Knochen 

vom Rind, Schaf und Schwein auf deren mechanischen Eigenschaften geprüft 

werden. Zwar fällt tierischer Knochen oft wegen seiner andersartigen Geometrie im 

Vergleich zur humanen Knochengeometrie für experimentelle Tests mit dem ganzen 

Knochen aus, da sich diese Arbeit allerdings nur mit dem spongiösen Knochenanteil 

beschäftigt, kann auch tierisches Material zur Evaluation der mechanischen 

Eigenschaften herangezogen werden. 
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2.  Anatomie des menschlichen Oberschenkelknochens 
 

Der menschliche Oberschenkelknochen (Os femoris), kurz Femur genannt, ist der 

größte und längste Knochen des menschlichen Skeletts und gehört wie z.B. 

Humerus, Tibia u. a. zu der Gruppe der Röhrenknochen. Da sich diese Dissertation 

vor allem mit dem Femur beschäftigt, soll im Folgenden dessen allgemeine und 

funktionelle Anatomie erläutert werden. 

 

 

2.1 Allgemeine Knochenlehre am Femur 
 

Das Femur besteht wie alle Röhrenknochen aus verschiedenen Abschnitten. Es gibt 

zwei Endstücke, die Epiphysen, die körpernah (proximal) einen Teil des Hüftgelenks 

und körperfern (distal) einen Teil des Kniegelenks bilden. An die Epiphyse schließt 

sich jeweils in Richtung des Schafts die Metaphyse an, s. Abb. 1. Sie bildet die 

Verbindung zwischen Gelenkende und Schaft und enthält als Abgrenzung zur 

Epiphyse die so genannte Epiphysenfuge, eine Wachstumszone, die für die 

entwicklungsbedingte Ossifikation, das Längenwachstum des Knochens, eine 

wesentliche Rolle spielt. Im Röntgenbild ist der Knochen bei Kindern und 

Jugendlichen an dieser Stelle unterbrochen, bei Erwachsenen sieht man meist eine 

verdichtete Linie. An die Metaphyse schließt sich die Diaphyse, der Schaft (Corpus 

femoris) des Knochens, an. Die Diaphyse bildet den Hauptteil des Röhrenknochens 

zwischen den beiden Gelenkenden und enthält in der Markhöhle das Knochenmark. 

Den vierten Abschnitt der Röhrenknochen bilden die Apophysen, die 

Muskelansatzhöcker, die den Muskeln die nötigen Befestigungsstellen bieten [Lippert 

2003 S.32-36]. Am proximalen Femur sind das der Trochanter minor und der 

Trochanter major. Der Trochanter major, auch großer Rollhügel genannt, ist der 

markanteste Muskelansatzhöcker. An diesem lateral gelegenen Knochenvorsprung 

setzen der mittlere und kleine Gesäßmuskel (M. gluteus medius et minimus) an. An 

dem dorso-medial gelegenen kleinen Rollhügel (Trochanter minor) endet die Sehne 

des Lenden-Darmbeinmuskels (M. iliopsoas). 
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Abb. 1: Linkes Femur von anterior und posterior (Lehrbuch Anatomie, Lippert, 2003)  

 
 
Der proximale Teil des Femurs besteht aus dem Schenkelhalskopf, dem Caput 

femoris, welcher zu zwei Drittel einer Kugel mit einem Krümmungshalbmesser von 

ca. 2,5 cm entspricht. Etwas unterhalb der Mitte der mit hyalinem Knorpel bedeckten 

Gelenkfläche befindet sich eine Vertiefung, die Fovea capitis. Dort setzt das 

Oberschenkel-Kopfband (Lig. capitis femoris) an, welches aus der Gelenkpfanne 

(Acetabulum) des Hüftknochens (Os coxae) entspringt und durch Blutgefässe 

innerhalb dieses Bandes aus der Arteria obturatoria zur Blutversorgung des 

Hüftkopfes beiträgt. Die dicke des hyalinen Gelenkknorpels variiert entsprechend der 

Druckbelastung der Gelenkpartien. In weniger belasteten Arealen, also am Rand des 

Caput femoris, ist der Knorpel nur 1,0 bis 1,9 mm dick, in den Hauptbelastungszonen 

(s. u.) erreicht er eine Dicke von 3,7 – 4,7 mm. Der wesentliche Anteil der 

Durchblutung des Femurkopfes und des Schenkelhalses wird von der Arteria 

circumflexa femoris medialis und lateralis aus der A. femoris profunda gewährleistet. 

Der Schenkelhals (Collum femoris) bildet die Verbindung zischen Schenkelkopf und 

Schaft. Er wird fast vollständig von der Gelenkkapsel umschlossen, die dorsal bis zur  
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Mitte des Schenkelhalses reicht, ventral sogar etwas weiter nach distal reicht. Die 

Achsen des Femurhalses und des Femurschafts zueinander ergeben den so 

genannten Schenkelhalswinkel (Kollum-Diaphysen-Winkel oder CCD-Winkel = 

Centrum Collum Diaphyse). Dieser ist Ausdruck der Belastung und Funktion. So 

stehen die Ossifikationszonen der Epiphysen im Normalfall senkrecht zum 

druckresultierenden Kraftvektor. Der CCD-Winkel beim Erwachsenen beträgt im 

Allgemeinen 126º (120 - 140º), s. Abb. 2. Dabei ist zu beachten, dass sich der CCD-

Winkel während des Wachstums verändert. Man beobachtet im Kindesalter eine 

Steilstellung des Schenkelhalses (CCD-Winkel > 140º), was man als Coxa valga 

bezeichnet. Diese bildet sich während des Wachstums mehr und mehr zurück. Im 

Greisenalter kommt es umgekehrt durch zunehmenden Knochenschwund zur Coxa 

vara, einer Abflachung des CCD-Winkels unter 120º. Pathologische CCD-Winkel sind 

häufig Ausdruck einer mangelnden Kongruenz der Gelenkkörper und der daraus 

resultierenden muskulären Dysbalance. Ferner ist die Achse des Schenkelhalses in 

der Transversalebene im Normfall um 12º nach ventral gerichtet. Man bezeichnet 

dies als Antetorsion des Schenkelhalses [Niethard 2005 S. 469-471, Lippert 2003 S. 

770-771, Rohen 2005 S. 176-181]. Sie ermöglicht und begrenzt im Zusammenspiel 

mit der Gelenkpfanne die Innen- und Außenrotation des Femurs. Ähnlich wie beim 

CCD-Winkel ist auch der Antetorsionswinkel (AT-Winkel) wachstums- und 

altersspeziefischen Umbauvorgängen unterworfen. So beträgt dieser bei 

Neugeborenen im Durchschnitt 31° und bildet sich bis zum Erwachsenenalter auf 12° 

zurück. 

 

Abb. 2: Centrum-Collum-Diaphysenwinkel (Orthopädie, Niethard, 2005) 
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2.2 Funktionelle Anatomie 
 

Betrachtet man sich die innere Struktur des Femurs z. B. beim Aufsägen des 

Knochens der Länge nach, so erkannt man hier den typischen strukturellen Aufbau 

eines Röhrenknochens (Abb. 3). Wie in der Einleitung bereits teilweise angedeutet 

wurde, besteht die äußere Hülle des Knochens, die Rinde, aus einer sehr harten, 

kompakten und wenige Millimeter dicken Schicht, der Substantia corticalis oder auch 

Substantia compacta genannt, wenn sie mehrere Millimeter dick ist.  

 

 

 

Abb. 3: Frontalschnitt durch den proximalen Abschnitt des Femur (Lehrbuch Anatomie, 
Lippert, 2003) 

 

 

Die Dicke der Substantia corticalis ist vom Ausmaß der mechanischen Belastung 

abhängig, der der Knochen ausgesetzt ist. So ist sie beispielsweise an der Diaphyse 

sowie an den Muskelansatzhöckern besonders stark ausgeprägt. Das Innere des 

epi– und metaphysären Bereichs ist hingegen mit einer schwammartigen, lockeren 

Substanz, der Substantia spongiosa (Kurz: Spongiosa), ausgefüllt (Abb. 4). Sie 

besteht aus plattenartigen und stabförmigen Anordnung aus Trabekeln mit einer 

mittleren Dicke von etwa 120 – 150 µm [Weiske 1998 S. 144-146]. Definitionsgemäß 

ist Knochen, dessen Volumenanteil von festem Knochen unterhalb 70% liegt, 
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spongiöser Knochen. Liegt er oberhalb 70%, spricht man von Kompakta [Gibson 

1985 S. 317-328]. 

 

 a      b 

Abb. 4: a) Schnittbild durch die angrenzenden Schichten der Kompakta, der Spongiosa 
und der Markhöhle; b) Detailaufnahme des spongiösen Trabekelwerkes 
(Anatomie der Haussäugetiere, König, 1999) 

 

Man könnte nun annehmen, dass der Knochen aufgrund der lockeren Spongioäsa 

und der nur die äußere Hülle umgebenden Kortikalis, die teilweise nur sehr dünn ist, 

viel an seiner Festigkeit und Stabilität einbüßt. Dies ist jedoch nicht der Fall. Zwar 

würde Knochen bestehend aus einer massiven Struktur stabiler sein und eine höhere 

Bruchfestigkeit erlangen, allerdings würde es dadurch zu einem zu hohen Gewicht 

der Knochen kommen. Ein rein aus Spongiosa bestehender Knochen wäre zwar 

leicht, würde aber die einwirkenden Kräfte nicht aushalten und würde vor allem an 

der Diaphyse, welche großen Biegebelastungen ausgesetzt ist, einbrechen. Somit 

stellt das Leichtbauprinzip der Knochen einen Kompromiss zwischen maximaler 

Festigkeit und minimalem Gewicht dar. Die Knochensubstanz wird optimal 

eingesetzt, indem die Knochen so gebaut sind, dass sie bei gegebenem Gewicht die 

höchste Festigkeit aufweisen. Beim Menschen sind 75% der Gesamtknochenmasse 

auf die Kortikalis zurück zu führen und 25% entfällt auf die Spongiosa [Weiske 1998 

S. 24-27]. Dieser Leichtbau führt zu dem überraschenden Ergebnis, dass die 

Knochen nur 10% des Körpergewichts ausmachen, der Anteil der Muskeln hingegen 

bei mehr als 40% liegt [Lippert 2003 S.35]. 
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Wie Eingangs bereits erwähnt wurde sind die Spongiosabälkchen bestehend aus 

Plättchen und Stäbchen nicht zufällig angeordnet, sondern sie richten sich nach den 

herrschenden Zug-, Dreh-, Schub- und Druckbelastungen aus, die auf sie wirken.   

 

Dazu soll zunächst auf die Begriffserläuterung zur Unterscheidung von Belastung 

und Beanspruchung des proximalen Femurs bzw. des Hüftgelenks eingegangen 

werden. Unter Belastung sind die auf einen Körper einwirkenden äußeren Kräfte zu 

verstehen. Sie wird am Hüftgelenk durch die sog. Hüftgelenkresultierende R 

repräsentiert, die als vektorielle Summe aller Kräfte von der Pfanne auf den 

Hüftgelenkkopf übertragen wird. Beanspruchung beschreibt die durch Belastung 

entstehenden Verformungen, Anpassungen und Spannungen des Knochens, aber 

auch des hyalinen Knorpels. Die gelenkresultierende Kraft R besteht aus der sich 

durch die diversen Winkelgrößen (CCD- und AT-Winkel), dem knöchernen 

Gelenkfundament mit Gelenkflächen sowie den bestehenden Muskelkraftrelationen 

ergebenden Funktionalität des Hüftgelenks. 

 Wirkt eine Gelenkresultierende R zentrisch auf ein Kugelgelenk und liegt der größte 

Querschnitt des Kopfes innerhalb der Gelenkfläche der Pfanne, so zerlegt sich R in 

gleichgroße Teilkräfte auf den Äquatorquerschnitt, der sog. tragenden Gelenkfläche. 

Die Teilkräfte werden physikalisch als Spannungen bezeichnet. Betrachtet man die 

Druckverteilung auf der Kontaktfläche, so hat die Normalkomponente am Zenit ihr 

Maximum und am Horizont (Grenze der Kontaktfläche) ihr Minimum (gleich Null). 

Damit zerlegt sich die Gelenkresultierende in gleichverteilte Normalkraftkomponenten 

über die Kontaktfläche. Wird nun ein Teil des Kopfäquators nicht durch die Pfanne 

überdacht, erfolgt damit eine Dezimierung der tragenden Fläche. Die 

Kräftegleichverteilung geht verloren und es kommt zu einem einseitigen 

Druckanstieg am Pfannenrand (s. Abb. 5). Es ist möglich, dieses Phänomen 

geometrisch darzustellen [Hüter 2005, S. 53]. Aufgrund seiner anatomischen 

Eigenschaften ist am menschlichen Hüftgelenk diese Druckverlagerung an den Rand 

der Gelenkpfanne gegeben. Dies ist röntgenologisch in einer sichtbaren 

Pfannendachsklerose dokumentierbar. Die Form und Ausprägung der 

Pfannendachsklerose ist ein wichtiges diagnostisches Beurteilungsmerkmal der 

Gelenksituation. Sie gibt Auskunft über die bestehenden Druckverhältnisse am 

Pfannenrand. 
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Abb. 5: Vergrößerung der Beanspruchung durch verminderte Gelenküberdachung (mod. 
Nach Pauwels; Biomechanik Bewegungslehre, Hüter, 2005)  

 

Für die biomechanische Untersuchung der Belastung und Beanspruchung des 

Hüftgelenks ist nach den Arbeiten von Pauwels die quasistatische Phase des 

Einbeinstandes von entscheidender Bedeutung, da beim Zweibeinstand nur das 

partielle Körpergewicht (Körpergesamtgewicht minus Gewicht beider Beine) als 

äußere Kraft auf beide Hüftgelenke verteilt, wirkt und es keiner muskulären 

Stabilisierung des Beckens in der Frontalebene durch gleiche Hebelverhältnisse 

bedarf. Der Einbeinstand erfordert nun eine andere Betrachtungsweise. Der 

Körperschwerpunkt (SP) verlagert sich zur der Belastung entgegen gesetzten Seite, 

Last- und Kraftarm verändern sich, Muskelkräfte werden zur 

Gleichgewichtssicherung notwendig (s. Abb. 6). Die Strecke von Kopfmittelpunkt des 

belasteten Hüftgelenks bis zum Schnittpunkt des Lotes aus dem SP mit der 

Hüftachse bildet nun den längeren Lastarm mit der Last 5/6 FG (Körpergewicht minus 

Gewicht des Standbeines).  
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Abb. 6: Einbeinstand, Belastungen des Standbeinhüftgelenks; SP = 
Körperschwerpunkt, FM = Abduktorenmuskelkraft, FG = Gewichtskraft, FR = 
Kraftresultierende, SL = Standlast (mod. Nach Pauwels; Biomechanik 
Bewegungslehre, Hüter, 2005) 

 

Das entsprechende Kraftmoment bildet das Produkt aus Abduktorenmuskelkraft FM 

und dem kürzeren Kraftarm, der den Betrag des Lotes vom Kopfmittelpunkt des 

Femurs auf den imaginären Muskelkraftvektor FM hat. Praktisch geht man von 

Hebelverhältnissen von Lastseite zu Muskelseite 1:1 bis 3:1 aus [Hüter-Becker, 

2005, S. 52]. Durch vektorielle Addition von Muskelkraft FM und Gewichtskraft FG 

erhält man schließlich die Gelenkresultierende FR, welche am Hüftkopfmittelpunkt 

angreift. Der Betrag von FM hängt von der Lage des Trochanter major als 

Muskelansatz und der Ursprungslage der Hüftabduktoren am Os ilium ab. 

Entsprechend verändert sich natürlich auch der Kraftarm. Diese relativ idealisierte 

Betrachtung über bestehende Kraftrelationen am Hüftgelenk bilden die Grundlage für 

Berechnungsmodelle zur mathematischen Modellierung einer vorliegenden 

Hüftgelenksbelastung. In Abbildung 6 ist eine Rechnung beispielhaft aufgeführt zur 

Verdeutlichung der wirkenden Kraftverhältnisse bei einem Hebelverhältnis von 

Lastseite zu Muskelseite von 3:1. Dabei errechnet man für die 

Gleichgewichtsbetrachtung: Muskelkraft = 3 x 5/6 Körpergewicht, was in etwa 2,5 x 

dem Körpergewicht entspricht. Für die Belastung im Hüftgelenk gilt also: Belastung = 

Muskelkraft + Last = 15/6 + 5/6 des Körpergewichts, was einer Belastung von dem  
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3,3fachen des Körpergewichts entspricht. Dies ist zwar nur eine vereinfachte 

Rechnung, sie verdeutlicht aber die enormen Kräfte, die auf as Hüftgelenk wirken.  

Das proximale Femur als Knochen richtet sich nun entsprechend den herrschenden 

Kraftverhältnissen aus. Zum einen in seiner Form mit verschiedenen 

Schenkelhalswinkeln (s. o.), zum anderen geschieht auch eine Anpassung von 

spongiösem Knochen auf mikroskopischer Ebene. Dabei dienen die oben erwähnte 

Kraftresultierende sowie ansetzende Muskelkräfte als Orientierung. Der spongiöse 

Knochen ordnet sich ziemlich genau entlang der Hauptspannungslinien an, den sog. 

Trajektorien, welche zusätzlich durch stabilisierende Querstreben miteinander 

verbunden sind, s. Abb. 7. Daher spricht man auch von einem trajektoriellen Bau des 

Knochens [Rohen 2005 S. 36-39]. 

 

 

Abb. 7: Schematische Darstellung der dreidimensionalen Anordnung der die 
mechanische Belastungen tragenden knöchernen Hauptverstrebungen 
(Trajektorien) im oberen Drittel des Femur; die Vorderfläche des Knochens ist 
aus Gründen der Übersichtlichkeit bis zur Diaphyse entfernt. (Funktionelle 
Anatomie des Menschen, Rohen, 2005) 

 

Dabei zeigt sich, dass der trajektorielle Bau der Spongiosa charakteristisch für alle 

Spongiosaabschnitte des Knochensystems ist. So befindet sich zum Beispiel bei der 

Wirbelkörperspongiosa in der Sagittal- und Frontalebene eine trajektorielle 

Anordnung der Trabekel, in der Horizontalebene ein wabenförmiges Muster. Im 

proximalen Femur überträgt die trabekuläre Struktur des spongiösen Knochens im  
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epi- und metaphysären Bereich die auf die Gelenkfläche einwirkenden Kräfte auf das 

kompakte Knochengewebe der Diaphyse. Außerdem wird durch die Spongiosa die 

kortikale Hülle verstärkt. Somit lässt sich aus der Anordnung der Spongiosabälkchen  

auf die funktionelle Belastung schließen [Weiske 1998 S.144-147]. Eine 

Biegebeanspruchung führt auf der einen Seite zu Zugspannungen und damit zur 

Ausbildung von Zugbündeln der Spongiosabälkchen, auf der anderen Seite zu 

Druckspannungen und zur Ausbildung von Spongiosadruckbündeln. Dies ist 

besonders gut am proximalen Femur untersucht worden (s. Abb. 8). Dort lassen sich 

fünf typische Spongiosatrajektorien identifizieren: 

 

a) Drucktrabekel 1. Ordnung. Diese Gruppe liegt in der Hauptbelastungsachse, 

die sich von der medialen Kortikalis des Schenkelhalses zum oberen Anteil 

des Femurkopfes in leicht gebogenen Linien ausdehnt. Sie enthält die 

dicksten und dichtesten Trajektorien dieser Region 

b) Drucktrabekel 2. Ordnung. Diese Trajektorien gehen von der medialen 

Schaftkortikalis unterhalb der Drucktrabekel 1. Ordnung aus. Sie verlaufen 

von hier aus nach kranial und leicht nach lateral auf den Trochanter major und 

den oberen Schenkelhalsanteil zu. Diese Trajektorien sind verhältnismäßig 

dünn und zeigen breite Zwischenräume. 

c) Trochanter-Major-Gruppe. Diese Gruppe wird aus lockeren und weniger gut 

abgrenzbaren Spannungstrajektorien gebildet, welche lateral unterhalb des 

Trochanter major beginnen und in der Nähe der oberen Fläche des 

Trochanter major enden. 

d) Zugtrabekel 1.Ordnung. Diese Trajektorien entstehen an der lateralen 

Kortikalis unterhalb des Trochanter major und erstrecken sich bogenförmig 

nach kranial und medial durch den Schenkelhals. Sie enden am unteren Anteil 

des Femurkopfes und bilden die dickste Gruppe der Spannungstrajektorien. 

e) Zugtrabekel 2. Ordnung. Diese Trajektorien beginnen an der lateralen 

Kortikalis unterhalb der Drucktrabekel 2. Ordnung. Sie erstrecken sich nach 

kranial und medial und enden nachdem sie die Mitte des Femurhalses 

gekreuzt haben. 
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Abb. 8:  Trabekel am proximalen Femur 

1 = Drucktrabekel 
2 = Zugspannungstrabekel 
3 = Trochanter major Gruppe 
4 = sekundäre Zugtrabekel 
5 = sekundäre Drucktrabekel 

(Osteoporose Atlas der radiologischen Diagnostik und 

 Differentialdiagnose, Weiske, 1998) 

 

Durch die Trajektorien der Drucktrabekel 1. Ordnung, der Drucktrabekel 2. Ordnung 

und der Zugtrabekel 1. Ordnung wird im konventionellen a. p. Röntgenbild  in der 

Mitte des Schenkelhalses bei zunehmender Osteoporose ein charakteristisches 

Dreieck durch Spongiosaverlust sichtbar. Dieses so genannte Ward’sche Dreieck 

enthält allenfalls sehr dünne und locker angeordnete Trabekel, s. Abb. 9. 

 

Abb. 9: Grad V des progressiven Schwunds der 

Spongiosa, Darstellung der Ward’schen Dreiecks 

(Osteoporose Atlas der radiologischen 

Diagnostik und Differentialdiagnose, Weiske, 

1998) 
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Die Stabilität des Knochens durch die Spongiosa hängt von drei Faktoren ab [Weiske 

1998 S. 33-37]. Neben der Knochenmasse, die sich gleichartig zur Stabilität verhält, 

ist dies besonders die Mikroarchitektur, die einen ausschlaggebenden Einfluss 

nimmt. Dabei spielt neben der Anzahl und dem Durchmesser der Trabekel auch 

deren Ausrichtung und Vernetzung eine entscheidende Rolle sowie das relative 

Verhältnis von Plättchen und Stäbchen. Ist beispielsweise die Druckbelastung die 

dominierende Kraft, so werden vermehrt Plättchen in der Spongiosa eingebaut. Ein 

weiterer Faktor der Beeinflussung der Stabilität des spongiösen Knochens ist die 

Qualität der Knochenmatrix, also die Komposition der anorganischen, organischen 

und zellulären Komponenten. Die organische Matrix des Knochens besteht zu 90% 

aus Kollagen I und weiteren Komponenten wie Proteoglykanen, Glykoproteinen und 

RGD-Proteinen. Die anorganische Phase besteht vorwiegend aus Hydroxylapatit und 

die zelluläre Phase aus Osteoblasten, Osteozyten, Osteoklasten sowie Endostzellen 

(lining cells).  

Die Stabilität würde aber verloren gehen, wenn sich diese drei Faktoren nicht ändern 

ließen. Daher hat der Knochen die Fähigkeit, sich den wechselnden Verhältnissen 

anzugleichen, was als funktionelle Anpassung bezeichnet wird. Dies geschieht zum 

einen durch die Änderung der Menge der Knochensubstanz. So beobachtet man 

zum Beispiel bei Zu- oder Abnahme der körperlichen Aktivität eine entsprechende 

„Aktivitätshypertrophie“ bei Sportlern und eine „Inaktivitätsatrophie“ bei längerer 

Bettlägerigkeit.  Des Weiteren passt sich auch die Spongiosaarchitektur den 

veränderten Belastungsrichtungen wieder an. Dies ist deutlich zu sehen bei 

einseitigen Arbeitsbelastungen oder nach Knochenbrüchen oder 

Korrekturoperationen am Skelett. Außerdem wird die funktionelle Anpassung des 

Knochens am Beispiel des Kalziumstoffwechsels klar. Da das Skelett auch als 

Kalziumspeicher fungiert, wird es also bei Bedarf wieder aus dem Knochen gelöst. 

Dabei scheint es im Knochen Bereiche zu geben, die wegen ihrer Stützfunktion nicht 

abgebaut werden, andere Areale werden jedoch sehr stark für den 

Kalziumstoffwechsel genutzt [Lippert 2003 S. 40-41]. Der Knochen ist also ein 

dynamisches Gewebe, das ständigen Umbauvorgängen unterworfen ist.  
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2.3 Physiologischer Knochenumbau 
 

Die für die funktionelle Anpassung des Knochens notwendige Umstrukturierung wird 

durch den physiologischen Knochenumbau gewährleistet. Ein im Umbau befindlicher 

Knochen zeigt ein buntes Bild von Hohlzylindern, in denen Osteoblasten und 

Osteoklasten (s. u.) arbeiten. Der Umbau geschieht stellenweise in kleinen, im 

Schnitt 100 – 1000 µm² messenden Arealen. Die Umbaurate ist in der Spongiosa 

etwa dreimal so groß wie in der Kompakta [Leonhardt 1990 S.137-152]. Der 

geordnete Umbau lässt sich in vier Basisprozesse untergliedern: Modelling, 

Remodelling, Perforationen und Mikrokallusformationen (s. Abb. 10). 

 

Modelling ist ein Knochenumbauprozess, dessen Bedeutung überwiegend vor 

Abschluss der Skelettreife liegt. Als Beispiel ist hier die Umgestaltung des 

metaphysären in diaphysären Knochen beim Längenwachstum der Röhrenknochen 

zu nennen [Lippert 2003 S. 40-41]. Im adulten Skelett ist das Modelling wichtig für 

die Vermehrung des äußeren Umfangs von Femur, Radius und Wirbelkörpern durch 

periostalen Knochenanbau. Modelling bewirkt an einem definierten Ort einen 

Nettozugewinn oder –verlust an Knochensubstanz. Beim Modelling erfolgt die 

Knochenresorption oder der Knochenabbau kontinuierlich über einen längeren 

Zeitraum ohne Unterbrechungen, im Gegensatz zum Remodelling [Weiske 1998 S. 

12-14]. 

 

Mit Remodelling bezeichnet man zyklische Erneuerungsprozesse des 

Erwachsenenskeletts, wobei die gleiche Menge des abgebauten Knochens ersetzt 

wird. Es dient dem Erhalt der biomechanischen Eigenschaften des Skelettsystems, 

indem es ständig altes, möglicherweise geschädigtes Knochengewebe durch neu 

gebildetes ersetzt und so einer Materialermüdung vorbeugt. Zudem spielt das 

Remodelling eine wichtige Rolle bei der Kalziumhomöostase. Jährlich werden so ca. 

25% des spongiösen und 3% des kortikalen Knochens erneuert. Ein Remodelling-

Zyklus beträgt in etwa 130 Tage, bis zur vollständigen Ausreifung vergehen weitere 

drei bis sechs Monate. Dabei kommt es zum organisierten Zusammenspiel von 

Osteoklasten und Osteoblasten und deren Vorläuferzellen, die das Knochengewebe  
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in umschriebenen Paketen sequentiell abbauen und wieder ersetzen. Dies kann in 

folgende fünf Phasen untergliedert werden: 

 

1. Ruhephase (quiescence) 

2. Aktivierungsphase (activation) 

3. Resorptionsphase (resorption) 

4. Umschaltphase (reversal) 

5. Anbauphase (formation)  

 

Abb. 10:  Schematische Darstellung der Umbauphasen am trabekulären Knochen 

 

1. Ruhephase. Die Oberfläche ist von flachen „lining cells“ bedeckt 

2. Mikrofrakturen bei altem Knochen 

3. Resorptionsphase. Mehrkernige Osteoklasten resorbieren den schwachen Knochen 

4. Umschaltphase. Mononukleäre Zellen wandern in die von Osteoklasten gebildete 

Resorptionslakune ein   

5+6. Anbauphase. Kubische Osteoblasten produzieren Osteoid und füllen die        

Resorptionslakune wieder auf          

(Osteoporose, Bartl, 2001) 
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Perforationen und Mikrokallusformationen: Der Begriff „Perforation“ beschreibt die 

vollständige Durchtrennung eines platten- oder stabförmigen Trabekels durch 

osteoklastäre Resorption.  Mikrokallusformationen sind kolbige Auftreibungen 

besonders an stabförmigen Trabekeln, die im Gefolge trabekulärer Mikrofrakturen 

und bei lokalen Belastungsspitzen der Trabekel auftreten.  
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2.4 Vergleich der Anatomie der verschiedenen Spezie s 
 

Das Skelett aller Wirbeltiere, zu denen auch der Mensch zählt, zeigt einen 

verwandten Bau und ist somit im weiteren Sinne vergleichbar. Der anatomische 

Knochenaufbau des Femur der drei Tierarten (Rind, Schaf, Schwein) ist dem 

menschlichen Knochen insofern ähnlich, dass man ihn ebenfalls gliedern kann in 

Epi-, Meta- und Diaphyse. Speziell beim Femur hat man auch einen Aufbau in 

Femurkopf und –hals, sowie großem und kleinem Rollhügel. Zudem besitzt der 

Knochen mit Kortikalis, Spongiosa und Markhöhle den gleichen intraossären Aufbau. 

Allerdings stößt die anatomische Übereinstimmung damit auch schon an ihre 

Grenze, wenn man bedenkt, dass sich grundsätzliche Unterschiede aus dem Zwei- 

bzw. Vierfüßlerstand ergeben. Da es sich bei Rind, Schaf und Schwein um 

Quadropeden, also Vierfüßler, handelt, herrschen ganz andere Druck- und 

Zugbelastungen am Femur vor als dies beim aufrecht gehenden Menschen der Fall 

ist. Das macht sich deutlich in der Geometrie des Knochens bemerkbar. So ist bei 

allen drei Tierarten der Trochanter major sehr stark ausgeprägt. Vor allem der 

Trochanter des Rindes ist extrem groß und breit, s. Abb. 11.  

 

Abb. 11:  Femur des Rindes (Pfeil) mit ausgeprägtem Trochanter major (Anatomie der 

Haussäugetiere, König, 1999) 

 

Desweiteren zeigen die Knochen entsprechend der eigentlichen Körpergröße der 

Tiere  andere Größenverhältnisse. So ist der Durchmesser des Femurkopfes des 

Schafes (s. Abb. 13) mit ein bis zwei Zentimetern am kleinsten, der des 

ausgewachsenen Rindes  
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mit acht Zentimetern am größten. Der Durchmesser vom Schwein (s. Abb. 12) liegt 

mit 3-4 cm knapp unterhalb dessen des Menschen (4-5 cm).  

 

 

Abb. 12: Femur des Schweins (Pfeil) (Anatomie 

der Haussäugetiere, König, 1999) 

 

Leider gibt es keine genaueren Quellen zum unterschiedlichen makro- und 

mikroanatomischen Aufbau des Femur bei den hier zu untersuchenden Spezies, da 

sich die Veterinärmedizin hauptsächlich mit der Spezies Pferd und Hund befasst. 

Über die genau mechanische Anordnung der Trabekelstruktur ist nichts bekannt. 

 

 

Abb. 13:  Femur des Schafes (Pfeil) (Filzlexikon,  

Anatomie des Schafes, 2003)  
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3. Material  
 

3.1 Humaner Knochen 
 

Für die vorliegende Arbeit konnten 30 humane Femurköpfe gewonnen werden. Es 

handelt sich um 15 weibliche Präparate mit einem medianen Alter von 72,3 (min. 55, 

max. 89) und 15 männliche Präparate mit einem medianen Alter von 62 (min. 44, 

max. 85). Sämtliche Femurköpfe stammen von Patienten nach Implantation einer  

Hüftgelenksendoprothese (s. Abb. 14). Dabei wird der gesamte Femurkopf mit dem 

proximalen Teil des Femurhalses entnommen und üblicherweise nach den 

Operationen verworfen. Für diese Studie wurden die Femurköpfe, die alle aus der 

Orthopädie des Klinikums Rechts der Isar stammen, nach der Entnahme bei -28°C 

konserviert und gelagert. Zu jedem Präparat wurden Alter und Geschlecht 

dokumentiert. 

 

 

Abb. 14: Operativ entnommener humaner Femurkopf nach TEP; die helle gelbliche 

Fläche zeigt einen Knorpelschwund bei Arthrose 
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3.2 Künstliche Knochenersatzmaterialien 
 

Als künstliche spongiöse Knochenersatzmaterialien werden feste Schaumstoffe 

verwendet. Dies liegt daran, dass man einen Kunststoff benötigt, der der spongiösen 

Anatomie möglichst nahe kommt. Daher darf der Kunststoff schon mal keine 

kompakte Form aufweisen, sondern es sollte sich um ein poröses Material handeln, 

welches trotzdem eine hohe Steifigkeit und Festigkeit besitzt. Diese Anforderung 

erfüllen geschlossenzellige Hartschaumstoffe. Es handelt sich um Schaumstoffe aus 

Polyurethan (PU) oder Polymethacrylimid (PMI), die im Konstruktionsleichtbau, vor 

allem als Kernmaterial in Sandwichstrukturen, Anwendung finden. In dieser Arbeit 

wurde Hartschaumstoff der Firma Gaugler & Lutz oHG verwendet. Getestet wurden 

dabei Proben der Gruppe Airex C.70.55, C.70.75, C.70.90, C.70.130, C70.200, der 

Gruppe AIREX R 63.80 und der Gruppe Rohacell 71 IG, 110 IG und 200 WI. 

Insgesamt wurden also neun verschiedene Produkte getestet (s. Abb. 15). Die 

Hartschaumstoffe wiesen dabei eine unterschiedliche Rohdichte auf (s.  

  Tab. 1). 

.    Tab. 1: Rohdichten der verwendeten Kunststoffe 

Hartschaumstoff Rohdichte kg/m³ 
    

Airex C.70.55 60 
Airex C.70.75 80 
Airex C.70.90 100 
Airex C.70.130 130 
Airex C.70.200 200 
Airex R 63.80 90 
Rohacell 71 IG 75 
Rohacell 110 IG 110 
Rohacell 200 WI 190 

 

Für den uniaxialen Druckversuch wurden von jedem Hartschaumstoff jeweils fünf 

Probezylinder mit 7 mm Durchmesser und 5 mm Höhe angefertigt. Die geringe 

Anzahl war ausreichend, da sich die Werte sehr konstant verhielten. Auch für den 3-

Punkt-Biegeversuch wurden jeweils fünf Proben mit 7 mm Durchmesser und 25 mm 

Höhe vorbereitet. Der Hartschaumstoff der Klasse Rohacell 200 WI konnte allerdings 

nicht für den Biegeversuch verwendet werden, da sämtliche Zylinder beim 

herausfräsen zerbrochen sind.  
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Abb. 15: Kunststoffe, die getestet wurden (Airex (Herex) C.70.55, C.70.75, C.70.90, 

C.70.130, C70.200, AIREX R 63.80, Rohacell 200 WI; nicht im Bild: Rohacell 

71IG und 110 IG) 
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3.3 Tierischer Knochen 
 

In diversen wissenschaftlichen Arbeiten wird tierisches Material für vergleichende 

Studien verwendet. In Experimenten, in denen biomechanische Eigenschaften des 

Knochens untersucht werden, sind dies in überwiegender Zahl Knochen von Rind 

und Schaf, in geringerem Ausmaß auch Knochen vom Schwein. Bei der 

Datenrecherche stellte sich heraus, dass bislang in keiner Studie spongiöser 

Knochen aller drei Tierarten bezüglich ihrer mechanischen Eigenschaften 

untereinander sowie bezüglich humanen Knochens verglichen wurden. Daher wird in 

dieser Arbeit spongiöser Knochen von Rind, Schaf und Schwein verwendet. 

Vom Rind, es handelte sich im normale Hausrinder, wurden sechs Femora getestet 

bei einem Alter zwischen drei und 46 Monaten, wobei alle Rinder bis auf eine 

Ausnahme weiblich waren (s. Abb. 16). 

 

 

Abb. 16: Proximaler Femur eines vier 

   Monate alten Rindes 

 

Vom Schwein gab es ebenfalls sechs Knochen. Hier waren alle Hausschweine 

weiblich und alle vier Monate alt. Vier komplette Femora vom Schaf standen für die 

Versuche zur Verfügung, s. Abb. 17. Es handelte sich um Bergschafe, die alle drei 

Jahre alt waren. Drei von ihnen waren weiblich, einer männlich. 
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Abb. 17:  Komplettes Femur eines drei Jahre alten Schafes  

 

Sämtliche tierischen Knochen konnten über das Landesuntersuchungsamt für 

Gesundheitswesen Südbayern in Oberschleißheim bezogen werden. Auch hier 

wurde darauf geachtet, dass die Knochen nach deren Entnahme bei -28°C 

tiefgefroren und gelagert wurden. 
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4. Charakterisierung des spongiösen Knochens durch  

biomechanische Versuche 

 

Viele Studien berichten über biomechanische Experimente des ganzen Knochens, 

der Kompakta und in jüngster Zeit immer häufiger über die Spongiosa. Gerade die 

Forschung an biomechanischen Eigenschaften des spongiösen Knochens ist ein 

gebiet, auf dem intensiv gearbeitet wird. Dies liegt daran, dass die Menschen 

aufgrund der immer höheren Lebenserwartung häufiger zu Osteoporose, also 

Knochenschwund, neigen. Durch diesen Verlust an spongiösem Knochen erhöht sich 

das Frakturrisiko, besonders die Oberschenkelhalsfraktur ist in der älteren 

Bevölkerung zunehmend.  

In den Studien werden die mechanischen Eigenschaften des spongiösen Knochens 

durch verschiedene Versuche evaluiert, in denen der spongiöse Knochen 

unterschiedlichen Belastungen ausgeliefert ist, um der anisotropen Struktur des 

Knochens gerecht zu werden. Dabei werden in den meisten Experimenten zur  

Beschreibung der mechanischen Eigenschaften Druckversuche, Biegeversuche, 

Schraubenausrissversuche, weniger häufig auch Torsionsversuche, an den dem 

Knochen entnommenen und zurecht gesägten Proben angewendet. Leider kann man 

die Ergebnisse der mechanischen Versuche der diversen Studien untereinander nur 

unzureichend vergleichen, da die Ausgangssituation häufig verschieden ist. Dabei 

werden zunächst die mechanischen Eigenschaften verschiedener anatomischer 

Lokalisationen untersucht, die untereinander stark variieren. So unterscheiden sich 

die E-Modul- sowie die Fmax-Werte zwischen Wirbelsäule, proximaler Tibia, 

proximalem Femur und Calcaneus deutlich voneinander [Keaveny 2001 S. 307-333]. 

Einige Arbeiten verwenden anstatt frischer Knochen den von Leichen, wobei die 

Frage nach der Konservierung und dem fortgeschrittenen Verwesungsprozess 

ungewiss ist und somit eine Vergleichbarkeit und Reproduzierbarkeit der Ergebnisse 

fraglich ist. Die häufigsten Unterschiede biomechanischer Tests von spongiösem 

Knochen liegen in der Vorbereitung der zu untersuchenden Proben. So gibt es 

beispielsweise unterschiede in der Geometrie der Proben. Einige Druckversuche zur 

Ermittlung der Maximalkraft werden an aus dem Knochen heraus gefrästen Zylindern 

durchgeführt, andere entnehmen aus dem Knochen quadratische Formen.  Dabei  
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wird in der Höhe und im Durchmesser beziehungsweise in der Kantenlänge der 

Proben variiert. Andere Studien lassen den spongiösen Knochen in seinem Verband 

und schneiden den Knochen in Scheiben. Auf diese Scheiben wird dann mit einem 

entsprechenden Druckkopf Kraft ausgeübt und somit die mechanischen Daten der 

Spongiosa ermittelt. Weiter Unterschiede in den Studien ergeben sich in der 

Behandlung der Proben. So belassen viele Forscher das Knochenmark in den 

Proben, andere entfetten den Knochen erst mit Ethanol. In Tab. 12 sind Ergebnisse 

anderer Arbeiten dargestellt, die die mechanische Eigenschaften von spongiösem 

Knochen erforscht haben und durch ihre Methoden mit den in dieser Arbeit 

ermittelten Werten verglichen werden sollen. Um die biomechanischen 

Eigenschaften des spongiösen Knochens zu charakterisieren, werden in dieser 

Arbeit ein uniaxialer Druckversuch, ein 3-Punkt-Biegeversuch und ein 

Schraubenausrissversuch durchgeführt. Bei den Druck und Biegeversuchen werden 

jeweils Zylinder mit einem gleich bleibenden Durchmesser heraus gefräst (s. u.) und 

auf deren Maximalkraft bzw. E-Modul getestet. Das Knochenmark wird nicht entfernt. 

Außerdem wurde darauf geachtet, dass die humanen und tierischen Knochen in der 

ganzen Zeit bis zur Präparation und mechanischen Testung nicht wieder aufgetaut 

worden sind. 
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5. Entnahme und Vorbereitung der Proben 
 

5.1 Proben des humanen spongiösen Knochens 
 

Für den uniaxialen Druckversuch sowie für den 3-Punkt-Biegeversuch wurden 

Zylinder aus dem humanen Femurkopf herausgefräst. Das Ziel war es, die Zylinder 

entsprechend dem Verlauf der Drucktrabekel 1. Ordnung zu entnehmen (s. Abb. 18.) 

Um dies zu gewährleisten, orientierte man sich beim Fräsen an den anatomischen 

Merkmalen des Femurkopfes, wie die Fovea capitis, dem Femurhals und dessen 

Sägefläche durch die operative Entnahme sowie den Abnutzungserscheinungen und 

Arthrosezeichen des Femurkopfes. 

 

Abb. 18:  Orientierung anhand der Drucktrabekel 1. Ordnung 

 bei der Entnahme der Probezylinder [Bruyere 1999]   

 

Der Knochen wurde bei Zimmertemperatur angetaut und noch in halb gefrorenem 

Zustand wurden die Zylinder herausgefräst. Dies hatte den Vorteil, dass zum einen 

der Femurkopf bei der Entnahme mehrerer Zylinder durch die Einspannung in der 

Bohrmaschine nicht zusammenbrach, zum anderen wurde damit der 

Verwesungsprozess für die Zeit der Vorbereitung der Proben bis zum letztendlichen 

Test herausgezögert. Die Zylinder hatten alle den gleichen Durchmesser von sieben 

Millimetern. Hierfür wurde extra ein stabiler Hohlfräser angefertigt, da in früheren 

Tests handelsübliche Fräser, die auch während Operationen eingesetzt werden, 

beim Fräsen durch Cortikalis und noch gefrorener Spongiosa nach kurzer Zeit 

brachen. Während des Fräsens wurde immer 0,9% NaCl zugegeben, um die  
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Fräshülse gleitfähiger zu machen. Je nach Umfang des Femurkopfes konnten so drei 

bis fünf Zylinder gewonnen werden, s. Abb. 19. Das Knochenmark wurde nicht 

entfernt. 

 

 

Abb. 19: Drei Zentimeter langer Probezylinder 

 
 
Die so gewonnenen Zylinder wurden dann für die jeweiligen Versuche 

zurechtgesägt. Zunächst wurde an allen Zylindern vom proximalen Ende fünf 

Millimeter abgesägt und verworfen, da es sich dabei um Anteile von kortikalem 

Knochen handelt, der nicht getestet werden soll. Für den uniaxialen Druckversuch 

wurden Zylinder gefertigt, die nach wie vor sieben Millimeter Durchmesser hatten 

und die Höhe wurde auf fünf Millimeter angesetzt (s. Abb. 20). Damit die 

Sägeflächen parallel waren und während des Druckversuchs plan auflagen, wurden 

diese mit Hilfe eines Stempels auf feinem Schmirgelpapier zurecht geschliffen. 

 

 

     Abb. 20:   Probezylinder für den uniaxialen Druckversuch
  

Für den 3-Punkt-Biegeversuch wurden die Zylinder auf 25 Millimeter zurechtgesägt. 

Leider konnten für den 3-Punkt-Biegeversuch nur wenige Proben angefertigt werden, 

weil viele Zylinder nicht genug lang waren oder während des Fräsvorganges  
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brachen. Auch Zylinder, die zwar die passende Länge hatten, aber auch kleinste 

Bruchlinien aufwiesen, wurden aussortiert und für den Druckversuch verwendet. 

 

Für den Schraubenausrissversuch mussten keine speziellen Proben angefertigt 

werden. Oft konnte der ganze Femurkopf benutzt werden, solange er in die 

Einspannvorrichtung passte. Es wurde immer die Kortikalis mit genügendem 

Sicherheitsabstand von 5 mm abgesägt. In den spongiösen Knochen wurden Löcher 

für die Schrauben gebohrt.  War der Femurkopf zu groß, wurde er einmal senkrecht 

zur Hauptbelastungsachse durchgesägt und an beiden Teilen Ausrissversuche 

durchgeführt. Es wurde auch versucht, Schraubenausrissversuche an Femurköpfen 

durchzuführen, aus denen bereits Zylinder herausgefräst wurden. Dies gelang 

allerdings nur selten, da zu wenig spongiöse Fläche erhalten blieb. 
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5.2 Proben des tierischen spongiösen Knochens 
 

Über das Verhältnis von spongiösem und kortikalem Knochen bei den Femora des 

Rindes, des Schweins und des Schafs sowie vor allem über die trabekuläre 

Ausrichtung des spongiösen Knochens entlang der Belastungslinien gibt es keine 

Quellen. Daher musste erst herausgefunden werden, welche Stellen sich für die 

Entnahme der Proben des tierischen Knochens eignen.  

Um dies zu erreichen, wurden zunächst Röntgenbilder von allen drei Spezies 

angefertigt. Dabei zeigt sich, dass der Femurkopf vom Rind und vom Schwein ein 

ähnliches Verhältnis von Kortikalis und Spongiosa zeigt wie der menschliche 

Knochen. So ist die kortikale Rinde sehr dünn und der gesamte Femurkopf ausgefüllt 

mit Spongiosa. Aufgrund des geringen Durchmessers des Femurkopfes des Schafes 

ist die Kortikalis rundherum dicker, in der Mitte befindet sich allerdings ausreichend 

Spongiosa für die Versuche (s. Abb. 22). Eine deutliche Trabekelanordnung  entlang 

von Druck- oder Zugbelastungen konnte anhand der Röntgenbilder nicht so genau 

bestimmt werden wie beim humanen Femur, jedoch war eine Orientierung der 

Trabekel zu erkennen, die der Ausrichtung der Drucktrabekel 1. Ordnung beim 

Menschen entspricht. Zudem konnte man bei den Femurköpfen des Schweins und 

des Rindes deutlich Epiphysenfugen, also Wachstumslinien sehen (s. Abb. 21). 
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Abb. 21: Röntgenbilder des proximalen Femur: links: Röntgenbild eines 4,5 Monate 

alten Rindes, rechts: Röntgenbild eines 4 Monate alten Schweines. Die Pfeile 

kennzeichnen jeweils die Epiphysenfugen am Caput femoris bzw. die 

Apophysenfugen am Trochanter major; das x markiert den Bereich der 

Drucktrabekel (kein maßstabsgetreuer Vergleich) 

  

 

 

Abb. 22: Röntgenbild des proximalen Femur eines drei Jahre alten Bergschafs; die 

Pfeile markieren die geschlossenen Epi- bzw. Apophysenfugen 
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Um einen besseren Überblick über die trabekuläre Ausrichtung der Spongiosa zu 

bekommen, wurden zu den Röntgenbildern jeweils noch Sägeschnitte von jeweils 

einem Knochen aller drei Spezies angefertigt, s. Abb. 23. Die Sägeschnitte wurden 

dabei in frontaler Ebene durchgeführt. Auffallend waren zunächst die deutlich 

sichtbaren Epiphysenfugen bei dem Schweine- sowie Rinderfemur. Dabei waren 

jeweils zwei Fugen sichtbar. Einmal sah man die erwartete Epiphysenfuge durch den 

Femurkopf mit ähnlicher Lokalisation wie beim Menschen, zum anderen verfügen 

beide Spezies über eine weitere Apophysenfuge, die zwischen Trochanter major und 

der Metaphyse des Femur verläuft. Wohl gerade durch die Epiphysenfuge und den 

somit noch im Wachstum befindlichen Knochen war es sehr schwierig, einen exakten 

Verlauf der trabekulären Struktur zu definieren. Jedoch konnte man auch hier einen 

analogen Verlauf der Drucktrabekel erkennen. Der Epiphysenschluss ist beim Rind 

als auch beim Schwein mit dem dritten Lebensjahr vollendet (Schattauer, 1999). 
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 a 

 b 

 c 

Abb. 23: Schnittbilder durch den proximalen Femur, a) Rind, b) Schwein; die Pfeile 

markieren die Epihysenfugen bzw. die Apophysenfugen, c) Schaf; 
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Somit wurden bei allen drei Spezies Zylinderproben aus der gefundenen 

Orientierung der Drucktrabekel herausgefräst. Es wurde die gleiche Fräshülse wie 

bei den humanen Proben verwendet, so dass jeder herausgefräste Zylinder im 

Durchmesser sieben Millimeter betrug. Allerdings konnte kein einziger Zylinder 

gewonnen werden, der die für den Biegeversuch benötigte Länge von 25 mm 

aufwies. Dies lag daran, dass die Ausmaße des Femurkopfes des Schafes schlicht 

zu klein waren. Beim Rind sowie beim Schaf lag es daran, dass wenn man  in 

Richtung der Drucktrabekel fräste, der Zylinder einmal von der Epiphysenfuge 

durchquert wurde.  An dieser Stelle brach der Zylinder immer. Die Epiphysenfuge 

stellte somit eine Art „Sollbruchstelle“ dar. Daher wurden alle Proben auf 5 mm 

zurechtgesägt und für die Druckversuche verwendet. Ansonsten wurde alles genau 

so gemacht wie bei der Probenentnahme des humanen Knochens. 

In einigen Arbeiten, die sich mit den mechanischen Eigenschaften von spongiösem 

Knochen des Schafes beschäftigen, wird die Spongiosa der Kondylen des Femurs 

verwendet [Judex 2003 S. 12-20, Rubin 2002 S. 741-754]. Leider wurde nie genau 

angegeben, wo im Bereich der Kondylen der Knochen entnommen wurde. Da für 

diese Arbeit der gesamte Femur des 

Schafes zur Verfügung stand, wurden 

neben den Proben aus dem Femurkopf 

auch Proben aus den Kondylen 

entnommen. Das Röntgenbild zeigte, dass 

die Kondylen zwar mit spongiösem 

Knochen ausgefüllt sind, dieser aber sehr 

kompakt aussah. Trotzdem wurden auch 

hier Proben für den uniaxialen 

Druckversuch vorbereitet (s. Abb. 24). 

Abb. 24: Distaler Femur beim Schaf,  

         Probenentnahme aus den Kondylen 
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Für den Schraubenausrissversuch mussten aufgrund ihrer Größe die Femurköpfe 

des Rindes und des Schweins in kleinere Stücke zersägt werden, da sie sonst nicht 

in die Einspannvorrichtung der Prüfmaschine passen würden. Dabei wurde der Kopf 

vom restlichen Femur getrennt und die Kortikalis wie bei den humanen Proben 

abgesägt. Es wurde darauf geachtet, dass die Schraube, deren Eindringtiefe jeweils 

10 mm betrug, nur in spongiösen Knochen gedreht wurde und nicht die 

Epiphysenfuge durchquerte, um einer möglichen Verfälschung der Werte 

vorzubeugen. 

Wie bei den humanen Proben wurde darauf geachtet, dass der Vorgang vom 

Auftauen über die Vorbereitung bis zur letztendlichen Prüfung der Proben nicht zu 

lange dauerte, um den Verwesungsvorgang nicht einsetzen zu lassen. 
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6. Mechanische Versuche 
 

Aufgrund der in Kapitel 2.2 beschriebenen Struktur des Knochens wurden die 

Knochen zur Charakterisierung der mechanischen Eigenschaften unterschiedlichen 

Belastungen ausgesetzt. Es wurden ein uniaxialer Druckversuch, ein 3-Punkt-

Biegeversuch und ein Schraubenausrissversuch durchgeführt. Analog zu den 

organischen Proben wurden auch die Hartschaumstoffe getestet. Die organischen 

Proben waren zum Zeitpunkt des Versuchs vollständig aufgetaut. Die Versuche 

erfolgten bei Raumtemperatur. Im Folgenden soll auf die einzelnen Versuche 

genauer eingegangen werden. 

 

6.1 Uniaxialer Druckversuch 
 

Der Druckversuch dient klassischer Weise der Ermittlung der mechanischen 

Eigenschaften von Werkstoffen unter von außen einachsig wirkender 

Druckbeanspruchung, die über den Probequerschnitt gleichmäßig verteilt ist. Er wird 

bei Baustoffen (Beton, Ziegel, Naturgestein) angewendet, aber vor allem bei Metallen 

und Kunststoffen spielt der Druckversuch im Vergleich zum Zugversuch, welcher 

eine Umkehrung des Druckversuches darstellt, eine große Rolle, sei es bei 

offenzelligen oder geschlossenzelligen Werkstoffen [Sächtling, 2007, S. 387]. Daher 

wurde der Druckversuch zur Bestimmung der mechanischen Eigenschaften der 

Hartschaumstoffe sowie der spongiösen Knochenstruktur in dieser Arbeit verwendet. 

Für die Versuche wurden planparallel geschliffene Druckkörper zwischen zwei 

Druckplatten zentriert. Der Druckversuch wurde mit einer langsam und konstant 

ansteigenden Kraft durchgeführt (s. u.), bis es durch die Stauchung zwischen den 

beiden Drucktraversen zum Bruch der Probe kam. Danach wurde der Versuch 

beendet und die Bruchkraft registriert. Aus Bruchkraft und Probenquerschnitt ergibt 

sich die Bruchspannung. Bei gut verformbaren Werkstoffen tritt meist kein Bruch auf. 

Bei Hartschaumstoffen hingegen zeigt sich ein typischer Verlauf (s. Abb. 25):  Für 

kleine Spannungen zeigt der Schaum ein linear elastisches Verhalten, gefolgt von 

dem „collaps plateau“ [Gibson, 1987, S. 183 - 224]. Abschließend verdichtet sich die  
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Schaumstruktur und die Spannung steigt wieder an. Der linear elastische Anteil 

resultiert aus einer Biegung der Zellwände. Das Plateau wird auf einen Kollaps der 

Zellen zurückgeführt [Gibson, 1989, S. 635 - 663]. Analog gelten diese Überlegungen 

auch für die spongiöse Knochenstruktur, die einem offenzelligen Hartschaumstoff 

ähnelt. Für die Berechnung der Werte ist nur der Bereich bis zum ersten Einbrechen 

der Zellen/Knochentrabekel von Interesse. Es ist also nicht notwendig, das komplette 

Spannungs-Stauchungs-Diagramm aufzunehmen. 

 

 

 

Abb. 25: Skizze eines Spannungs-Stauchungs-Diagramms 

 (Eigenschaften und Anwendungsgebiete offenporiger 

 Werkstoffe, Banhart, 2000) 

 

 

Die Messung der Druckfestigkeit wurde mit einem uniaxialen Druckversuch unter 

Verwendung einer Universalprüfmaschine vom Typ 1120 der Firma Zwick 

Deutschland durchgeführt. Die Druckfestigkeit F [N/mm²] wurde nach folgender 

Gleichung berechnet: F = Fu / A mit Fu Bruchlast [N] und A Probenquerschnitt [mm²].  

Das Aufzeichnen des Spannungs-Stauchungs-Diagramms erfolgte über den PC mit 

der zur Prüfmaschine gehörenden Software. Über das mit Hilfe dieses 

Messwerterfassungssystems aufgezeichnete Spannungs-Stauchungs-Diagramm 

wurde der Elastizitätsmodul der Proben bei Druckbelastung ermittelt. Der Druck-

Elastizitätsmodul wurde E [N/mm²] wurde nach der folgenden Gleichung berechnet: 

E = IM x  ∆F / A x ∆δ mit: IM  = Messlänge [mm],  ∆F = Laststeigerung unterhalb der  
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Proportionalitätsgrenze [N], A = Probenquerschnitt [mm²], ∆δ = Längenänderung 

unter der Laststeigerung ∆F. Da die Berechnung der Werte für die Druckfestigkeit 

und den Elastizitätsmodul durch die Software automatisch an die zugehörige 

Probenmessung erfolgte, wird im Weiteren auch nicht näher auf die mathematisch-

physikalische Rechnung der Größen eingegangen. 

 

Versuchsvorbereitung 

Für den uniaxialen Druckversuch hatten die Probezylinder einen Durchmesser von 7 

mm und eine Höhe von 5 mm. Die Proben des humanen und des tierischen 

Knochens sowie die Proben aus Hartschaumstoff hatten alle die gleichen 

Abmessungen (siehe auch Kapitel 5. Entnahme und Vorbereitung der Proben).  

 

Versuchsdurchführung 

Getestet wurden: 202 humane Proben aus 25 Femurpräparaten, 92 Proben aus 6 

Rinderknochen, 32 Proben aus 6 Schweineknochen, 25 Proben aus 4 

Schafsknochen und jeweils fünf Proben des Hartschaumstoffes von Airex C.70.55, 

C.70.75, C.70.90, C.70.130, C70.200, der Gruppe AIREX R 63.80 und der Gruppe 

Rohacell 71 IG, 110 IG und 200 WI der Firma Gaugler & Lutz oHG. 

Für den uniaxialen Druckversuch wurde die Probe auf einen Metallblock unter den 

Druckaufnehmer gelegt (s. Abb. 26). Die Vorkraft betrug 2 N. Der Druckaufnehmer 

wurde mit einer Prüfgeschwindigkeit von 0,5 mm/min auf die Probe appliziert 

[Bruyere 1999 S. 641-649]. Der Versuch wurde nach einer Stauchung von 2,5 mm 

der Probe automatisch beendet. Zur Anwendung kam ein Prüfstempel vom 

Durchmesser 14 mm.  
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Abb. 26:  Uniaxialer Druckversuch  
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6.2  3-Punkt-Biegeversuch 
 

Der Biegeversuch ist eine gängige Charakterisierungsmethode zur Prüfung von 

mechanischen Eigenschaften von überwiegend metallischen, synthetischen 

(Kunststoff) und keramischen Werkstoffen. Er liefert als Prüfergebnis den 

Elastizitätsmodul als das Verhältnis Spannung gegen Dehnung sowie die 

Biegefestigkeit als ersten Matrixbruch. Bei dem in dieser Arbeit verwendeten 3-

Punkt-Biegeversuch wird der Probekörper auf zwei Auflagen positioniert und in der 

Mitte mit einem Prüfstempel belastet (s. Abb. 27).  Dies ist wahrscheinlich die am 

häufigsten verwendete Form des Biegeversuchs.  

 

Abb. 27: Versuchsanordnung für den 3-Punkt-Biegeversuch; 

F = Druckkraft, L = Abstand zwischen den äüßeren 

Druckauflegern (Grundlagen der Werkstofftechnik, Riehle, 2000) 

 

Als Variante zu dem 3-Punkt-Biegeversuch existiert auch der 4-Punkt-Biegeversuch. 

Hierbei besitzt der mittlere Prüfstempel zwei Druckplatten. Der Vorteil des 4-Punkt-

Biegeversuchs gegenüber dem 3-Punkt-Biegeversuch ist der sich einstellende 

konstante Biegemomentverlauf zwischen den beiden Stempeln: Die inneren 

Drucklager können die Kraft nicht ganz spannungsfrei übertragen, so dass 

Zugspannungen direkt an den Lagern entstehen die sich mit den Biegespannungen 

überlagern. Dies kann zu einer Abweichung der maximalen Spannung von bis zu 

2.3% führen. Dieser Effekt ist bei der Drei-Punkt-Biegung größer als bei der Vier-

Punkt-Biegung. Der Vier-Punkt-Biegung wird im Allgemeinen wegen des größeren 

Bereichs mit konstantem Biegemoment der Vorzug gegeben. Die gemessenen Werte 

liegen aufgrund der Versuchsanordnung niedriger als bei der Drei-Punkt Biegung. Da 

diese Arbeit allerdings in ihren geometrischen Ausmaßen sehr kleine Proben (s. u.)  
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verwendet, war es nicht möglich, den mittleren Prüfstempel mit zwei Drucklagern zu 

versehen und dabei genügend Abstand zu den äußeren Auflagen einzuhalten. 

Außerdem eignet sich der 3-Punkt-Biegeversuch in dieser Arbeit, da es das Ziel ist, 

Festigkeitswerte untereinander zu vergleichen, indem man eine Messmethode 

benutzt und diese für alle Prüfkörper gleich bleibt.  

Die Messung der Biegefestigkeit und des Elastizitätsmoduls wurde wie im 

Druckversuch unter Verwendung der Universalprüfmaschine vom Typ 1120 der 

Firma Zwick Deutschland durchgeführt. Die Biegefestigkeit F [N/mm²] wurde nach 

der Gleichung F = a x fu / 2 x W mit a = Abstand zwischen einer inneren Laststelle 

und dem nächstliegenden Auflager [mm], Fu = Bruchlast [N] und W = 

Widerstandsmoment des Querschnitts [mm³] berechnet [Riehle, 2000, S. 140-144]. 

Die Berechnung der Festigkeit und des Elastizitätsmoduls  wurde allerdings analog 

zum Druckversuch über den PC mit der zugehörenden Prüfsoftware durchgeführt, 

sodass nicht näher auf die mathematische Berechnung eingegangen werden soll. 

 

Versuchsvorbereitung 

Die Probezylinder für den 3-Punkt-Biegeversuch wurden auf eine Länge von 25 mm 

bei einem Durchmesser von 7 mm zurecht geschnitten (siehe auch Kapitel 5. 

Entnahme und Vorbereitung der Proben).  

 

 

 

Abb. 28:  Probezylinder aus Kunststoff 
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Versuchsdurchführung 

Getestet wurden 11 humane Probezylinder aus 6 Femurköpfen und jeweils 5 Proben 

des Hartschaumstoffes von Airex C.70.55, C.70.75, C.70.90, C.70.130, C70.200, der 

Gruppe AIREX R 63.80 und der Gruppe Rohacell 71 IG und 110 IG der Firma 

Gaugler & Lutz oHG (s. Abb. 28). Von Rohacell 200 WI konnten keine Probezylinder 

angefertigt werden, da diese beim Herausfräsen alle zerbrachen. Von den tierischen 

Knochen konnten ebenfalls keine entsprechend langen Proben gewonnen werden, 

da die Proben aus den Femurköpfen des Rindes und des Schweins an der 

Epiphysenfuge in zwei Teile brachen und der Femurkopf des Schafes schlicht zu 

klein war. 

Der Abstand der unteren Auflager betrug 19 mm, s. Abb. 29. Die Enden der 

Probezylinder wurden nicht fixiert [Bramer, 1998, S. 741-754]. Es wurde eine Vorkraft 

von 1 N aufgebracht. Die Prüfgeschwindigkeit betrug 2 mm/min und erfolgte 

kontinuierlich bis zu einer Verformung von 1,5 mm. Die Auswertung erfolgt mit der 

zur Prüfmaschine gehörenden Software. 

 

 

 

Abb. 29: 3-Punkt-Biegeversuch eines humanen Probezylinders  
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6.3 Schraubenausrissversuch 
 

Der Schraubenausrissversuch ist im Gegensatz zu den oben genannten Methoden 

kein gängiges Experiment zur Ermittlung von Werkstoffgrößen. Er wurde vielmehr für 

diese Arbeit gewählt, um eine Aussage über den Verbund von Schraubenimplantaten 

im Knochen treffen zu können und eine Simulationsmöglichkeit durch 

Hartschaumstoffe zu evaluieren.  

Für den Schraubenausrissversuch wurde eine Schraube jeweils 10 mm in die Probe 

gedreht und dann einer axialen Zugbelastung ausgesetzt, wobei der Probekörper 

gegen eine Halterung gedrückt wurde (s. u.). Es wurde die für den Ausriss benötigte 

Maximalkraft ermittelt. Da standardisiertes sowie zentrales Vorbohren und die 

senkrechte Bohrrichtung von großer Bedeutung waren, wurde eine 

Standbohrmaschine verwendet, womit mögliche Störgrößen durch Reibung und 

Verspannung der Schraube im Halteapparat vermieden wurden. Der 

Schraubenausrissversuch wurde mit einer Universalprüfmaschine vom Typ 1120 der 

Firma Zwick Deutschland durchgeführt. 
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Versuchsvorbereitung 

Für den Versuch wurden aus den zur Verfügung stehenden Hartschaumstoffen 

Proben zurechtgeschnitten, deren Höhe 10 mm und deren Länge und Breite jeweils 

30 mm betrug. In der Mitte wurde jeweils ein Loch für die Schraube vorgebohrt. 

Dabei wurde ein Bohrer mit dem Durchmesser von 2,8 mm verwendet. 

Die humanen sowie tierischen Femurköpfe wurden jeweils so präpariert, dass es sich 

nur um spongiösen Knochen handelte, der getestet wurde. Dazu wurde die Kortikalis 

kappenförmig abgesägt. Auch hier wurden in die Proben Löcher für die Schraube mit 

dem Durchmesser von 2,8 mm senkrecht zur Sägefläche vorgebohrt.  

In allen Versuchen wurde die gleiche Schraube verwendet (s. Abb. 30). Die 

Einschraubtiefe war bei jedem Probekörper 10 mm. 

 

 

 

Abb. 30:  Für den Schraubenausrissversuch 

verwendete Spongiosaschraube  
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Versuchsdurchführung  

Getestet wurden 31 humane Femurkopfpräparate, 7 Präparate vom Schweinefemur, 

6 Präparate vom Schafsfemur, 10 Präparate vom Rinderfemur und jeweils fünf 

Proben des Hartschaumstoffes von Airex C.70.55, C.70.75, C.70.90, C.70.130, 

C70.200, der Gruppe AIREX R 63.80 und der Gruppe Rohacell 71 IG, 110 IG und 

200 WI der Firma Gaugler & Lutz oHG. 

Die Schraube war über eine Hülse mit der Prüfmaschine verbunden, s. Abb. 31. Es 

handelte sich um eine Kortikalisschraube der Firma Synthes (Durchmesser: 3,5 mm, 

Länge: 40 mm). Damit die Schraube sich in Längsrichtung ausrichten konnte, wurde 

zwischen Hülse und Kraftsensor ein Kardangelenk eingebaut. Während sich die 

Schraube in axialer Richtung nach oben bewegte, wurde der Probekörper gegen 

eine Halterung gedrückt. Es wurde eine Vorkraft von 2 N aufgebracht. Die 

Prüfgeschwindigkeit betrug 5 mm/min [LIN04]. Die Kraftabschaltquelle war bei 80% 

der maximal erreichten Kraft der Probe. 

 

 

 
Abb. 31: Schraubenaussrissversuch 
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7. Ergebnisse 
 
7.1 Uniaxialer Druckversuch 
 
 
7. 1. 1 Alters- und geschlechtsabhängiger Vergleich  der 

humanen Femurproben im Druckversuch 

 
Tab. 2 zeigt die gesamte Auswertung der humanen Proben des uniaxialen 

Druckversuchs. Die mittlere Maximalkraft liegt dabei bei 328,13 N (SD ± 121 N), der 

mittlere Wert des E-Moduls liegt bei 2,92 GPa (SD ± 1,14 GPa). Die gesamten 

Proben wurden altersabhängig in drei Gruppen unterteilt. Die erste Gruppe enthält 

die Proben bis einschließlich 55 Jahren, die zweite Gruppe die Proben von 56 bis 

einschließlich 75 Jahren und die dritte Gruppe die Proben über 75 Jahren.  

Tab. 2 zeigt auch die Mittelwerte der Maximalkraft und des E-Moduls. Es wurde nicht 

zwischen weiblichen und männlichen Proben unterschieden. Die Werte der 

Maximalkraft (Fmax [N]) sowie des E-Moduls (Emod [GPa]) zeigen eine Abnahme 

bei steigendem Alter zwischen der zweiten und der dritten Gruppe. In der ersten und 

der zweiten Gruppe bleiben die Werte der Maximalkraft und des E-Moduls 

annähernd gleich. 

 

Tab. 2:  Auswertung der gesamten humanen Proben im uniaxialen Druckversuch (SD 
= Standardabweichung, MW = Mittelwert aller Proben, n = Anzahl der Proben) 

Probe   Fmax [N] 
Mittelwert Fmax [N] SD Emod [GPa] 

Mittelwert 
Emod [GPa] 

SD 

MW   328,13 121,32 2,92 1,14 

Femur bis 55 (n= 33)  350,21 138,93 3,28 1,20 

Femur bis 75 (n = 98)  356,04 136,42 2,93 1,10 

Femur über 75 (n = 71) 281,11 93,36 2,74 1,16 
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Abb. 32 zeigt die Mittelwerte der Maximalkraft aller Proben aus 25 humanen 

Femurköpfen in Abhängigkeit des Alters, wobei nicht zwischen männlichen und 

weiblichen Proben unterschieden wird. Die Regressionsgerade demonstriert eine 

Abnahme der Maximalkraft mit Zunahme des Alters. Daher wurde ein 

Korrelationstest durchgeführt. Dieser zeigte jedoch mit -0,12 nur eine sehr niedrige 

Korrelation zwischen Maximalkraft und Alter. 
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Abb. 32: Altersabhängige Mittelwerte aller Proben des uniaxialen Druckversuchs  

 

Tab. 3 zeigt den Vergleich der Mittelwerte der Maximalkraft sowie des E-Moduls 

zwischen sämtlichen weiblichen und männlichen Proben. Die Maximalkraft sowie der 

E-Modul sind dabei bei den weiblichen Proben niedriger als bei den männlichen 

Proben. Die Ergebnisse wurden mittels eines T-Tests auf Signifikanz untersucht. Bei 

einem Signifikanzniveau von p < 0,05. Mit p = 0,066 für die Maximalkraft und p = 

0,064 für das E-Modul ließ sich jedoch keine Signifikanz feststellen. 
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Tab. 3: Geschlechtsabhängiger Vergleich der gesamten humanen Proben des uniaxialen 
Druckversuchs (SD =Standardabweichung, MW = Mittelwert aller Proben) 

 

Probe   Fmax [N] 
Mittelwert Fmax [N] SD Emod [GPa] 

Mittelwert 
Emod [GPa] 

SD 

      

weiblich  281,53 96,76 2,74 1,08 

männlich  387,43 152,58 3,14 1,22 

            
 

 

 

 

In Abb. 33 und Abb. 34 sind die Mittelwerte der Maximalkraft und des E-Moduls der 

humanen Druckversuche geschlechtsabhängig unterteilt. Die Maximalkraft der 

weiblichen Proben nimmt mit steigendem Alter ab. Ein Korrelationstest zeigt, dass es 

nur eine sehr geringe Korrelation von -0,18 gibt. Bei den männlichen Proben bleibt 

die Maximalkraft bei zunehmendem Alter gleich, ein Korrelationstest ergibt mit 0,004 

keine Korrelation. Das E-Modul sinkt bei zunehmendem Alter sowohl bei den 

weiblichen als auch bei den männlichen Proben. Der Korrelationstest zeigt dabei 

eine stärkere Korrelation des E-Moduls bei den männlichen Proben (-0,44) als bei 

den weiblichen Proben (-0,27). 
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Abb. 33: Mittelwerte der Maximalkraft der gesamten weiblichen (W) und männlichen 
(M) Druckversuche 

 

 

Druckversuch uniaxial (W)

0,00

1,00

2,00

3,00

4,00

5,00

6,00

50 60 70 80 90

Alter

E
m

od
 G

P
a

 

Druckversuch uniaxial (M)

0,00

1,00

2,00

3,00

4,00

5,00

6,00

40 50 60 70 80 90

Alter

E
-m

od
 G

P
a

Abb. 34: Mittelwerte des E-Moduls der gesamten weiblichen (W) und männlichen (M) 
Druckversuche 
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7.1.2 Vergleich der humanen Femurproben mit künstli chem und 

tierischem Material im Druckversuch 

 

 
In Tab. 4 werden die vom Hersteller der Kunststoffe angegebenen Werte für die 

Maximalkraft im Druckversuch den in den eigenen Versuchen gemessenen Werten 

gegenüber gestellt. Um diesen Vergleich herstellen zu können wurden die eigenen 

Werte in die Einheit Megapascal [MPa] umgerechnet. Dabei weichen die eigenen 

Werte nur minimal von denjenigen des Herstellers ab. Für das Produkt Rohacell 200 

WI sind keine Angaben für die Maximalkraft vom Hersteller gemacht worden. 

 
 
 

Tab. 4: Vergleich der vom Hersteller angegebenen Maximalwerte  

mit den eigenen gemessenen Werten (n.a. = nicht angegeben) 

  Hersteller eigene Werte 
Kunststoffe 

  Fmax (MPa) Fmax (MPa) 
       

c 70.55  0,90 0,72 
r 63.80  0,90 0,91 
c 70.75  1,30 1,32 

RHC 71 IG  1,50 1,39 
c 70.90  1,90 1,74 
c 70.130  2,60 2,59 
RHC 110  3,00 3,23 
c 70.200  4,80 5,95 

RHC 200 WI   n.a. 7,22 
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Tab. 5 zeigt die Werte der Maximalkraft und des E-Moduls der künstlichen Proben 

Werte erreicht der Kunststoff c 70.55 mit einem Fmax = 27,80 N (SD ± 2,64 N) und 

einem E-Modul = 0,24 GPa (SD ± 0,07 GPa).  Die höchsten Werte erzielt der 

Kunststoff RHC 200 WI mit einem Fmax von  278 N (SD ± 13,43 N) und einem E-

Modul von 2,98 Gpa (SD ± 0,44 GPa). Diese Werte korrelieren sehr gut mit den 

Werten der humanen Proben der über 75 Jährigen, welche ein Fmax von 281,11 N 

(SD ± 93,36 N) und ein E-Modul von 2,74 Gpa (SD ± 1,16 GPa). Der Kunststoff 

c70.200 ist mit seinem E-Modul von 2,53 Gpa (SD ± 0,77 GPa) ebenfalls im Bereich 

der humanen Proben, das Fmax ist jedoch mit 229,20 N (SD ± 7,47 N) über 50 N 

niedriger als die Werte der über 75 Jährigen. Die Kunststoffe c70.55, r63.80, c70.75, 

RHC 71 IG, c70.90, c70.130 und RHC 110 zeigen im Vergleich zu den humanen 

Proben zu niedrige Werte der Maximalkraft und des E-Moduls. 

 

 

Tab. 5 Vergleich der Proben aus künstlichem und humanem Knochen im Druckversuch (SD 
= Standardabweichung) 

Probe   Fmax [N] 
Mittelwert Fmax [N] SD Emod [GPa] 

Mittelwert 
Emod [GPa] 

SD 

Kunststoff           

 c 70.55 27,80 2,64 0,24 0,07 

 r 63.80 35,20 5,95 0,29 0,29 

 c 70.75 50,80 5,15 0,36 0,08 

 RHC 71 IG 53,80 6,43 0,73 0,25 

 c 70.90 67,00 3,29 0,69 0,08 

 c 70.130 99,60 7,66 0,97 0,24 

 RHC 110 126,20 5,04 1,73 0,41 

 c 70.200 229,20 7,47 2,53 0,77 

 RHC 200 WI 278,00 13,43 2,98 0,44 

Femur            

 ≤ 55 (n = 33) 350,21 138,93 3,28 1,20 

 ≤ 75 (n = 98) 356,04 136,42 2,93 1,10 

 > 75 (n = 71) 281,11 93,36 2,74 1,16 
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In Abb. 35 und Abb. 36 werden die Maximalwerte aus Tab. 5 graphisch dargestellt. 

Der Kunststoff RHC 200 WI zeigt eine gute Korrelation mit den humanen Knochen, 

vor allem mit den Proben der über 75 Jährigen. Die Kunststoffe c70.55, r63.80, 

c70.75, RHC 71 IG, c70.90, c70.130 und RHC 110 zeigen im Vergleich zu den 

humanen Proben zu niedrige Werte der Maximalkraft und des E-Moduls. 

 

 

Abb. 35: Vergleich der Maximalkraft zwischen künstlichem und humanem Knochen  

 

 

 

Abb. 36: Vergleich des E-Moduls zwischen künstlichem und humanem Knochen 
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In Tab. 6 sind die Werte der humanen Proben aufgeteilt in die drei Altersgruppen und 

die Werte der tierischen Proben des uniaxialen Druckversuches dargestellt. Die 

Proben des Rindes wurden altersabhängig aufgeteilt in eine Gruppe mit Proben von 

drei bis sechs Monate alten Rindern und eine Gruppe mit Proben von über sechs 

Monate alten Rindern. Nur die Werte der drei bis sechs Monate alten Rinder mit 

einem Fmax von 326,47 N (SD ± 90,47 N) liegen im Bereich der humanen Proben, 

nahe der Werte der jüngeren Proben unter 75 Jahren. Der E-Modul zeigt mit 3,55 

GPa (SD ± 1,13 GPa) die beste Korrelation mit den humanen Proben der unter 55 

Jährigen. Die Werte der Maximalkraft sowie des E-Moduls des Schafes (es handelt 

sich nur um Proben aus dem Femurkopf des Schafes), des Schweins sowie des 

Rindes über sechs Monate liegen über den Werten der humanen Proben. 

 

Tab. 6 Vergleich der tierischen und humanen Proben im Druckversuch (SD = 
Standardabweichung, n = Anzahl der Proben) 

Probe   Fmax [N] 
Mittelwert 

Fmax [N] 
SD 

Emod [GPa] 
Mittelwert 

Emod [GPa] 
SD 

humaner Femur          

 ≤ 55 (n = 33) 350,21 138,93 3,28 1,20 

 56 ≤ 75 (n = 98) 356,04 136,42 2,93 1,10 

 > 75 (n = 71) 281,11 93,36 2,74 1,16 

tierischer Femur          

Schaf (n = 25) 541,92 178,54 5,29 1,45 

Schwein  (n = 32) 482,48 108,36 5,21 0,89 

Rind 3 - 6 Monate (n = 55)  326,47 90,47 3,55 1,13 

Rind > 6 Monate (n = 37)  558,63 142,76 5,60 1,76 
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Abb. 37: Vergleich der Maximalkraft zwischen humanem (gelb) und tierischem (orange) 
Knochen 

 

 

 

 

Abb. 38 Vergleich des E-Moduls zwischen humanem (gelb) und tierischem (orange) 
Knochen 

 



 

 59 

 

In Tab. 7 sind die Ergebnisse des Druckversuches des Schafknochens dargestellt, 

wobei Proben aus dem Hüftkopf (Caput femoris) sowie aus dem medialen und 

lateralen Kondylus entnommen wurden (siehe auch 5.2: Proben des tierischen 

spongiösen Knochens). Die Proben aus dem Hüftkopf erreichen mit einem Fmax von 

541,92 N (SD ± 178,54 N) und einem E-Modul von 5,29 GPa (SD ± 1,45 GPa) die 

höchsten Werte. Die Werte des distalen Femur sind sowohl für Fmax als auch für 

das E-Modul niedriger, wobei die Werte des lateralen Kondylus kleiner sind als die 

des medialen Kondylus. 

 

Tab. 7: Ergebnisse der unterschiedlichen Lokalisationen des Schafknochen: Caput femoris, 
Condylus medialis, Condylus lateralis (SD = Standardabweichung) 

Probe   Fmax [N] 
Mittelwert 

Fmax [N] 
SD 

Emod 
[GPa] 

Mittelwert 

Emod 
[GPa] SD 

            

Caput fem.   541,92 178,54 5,29 1,45 
Cond. 
Med.  510,61 140,66 4,06 1,46 

Cond. Lat.  446,67 49,50 3,63 0,76 
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7.2 3-Punkt-Biegeversuch 

 

7.2.1 Altersabhängiger Vergleich der humanen Femurp roben  

 

Abb. 39 zeigt die Mittelwerte des E-Moduls aller 11 Proben aus sechs Femurköpfen. 

Da es keine Proben aus Hüftköpfen unter 55 Jähriger gab und es nur einen Femur in 

der Altersklasse der über 75 Jährigen gab, wurde auf eine altersabhängige 

Unterteilung verzichtet. 

Die Trendlinie zeigt eine Zunahme des E-Moduls bei steigendem Alter. Ein 

Korrelationstest ergab mit 0,33 nur eine geringe Korrelation. 
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Abb. 39 Darstellung des E-Moduls in Abhängigkeit vom Alter 
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7.2.2 Vergleich der humanen Femurproben mit künstli chem und 

tierischem Material 

 

Der Mittelwert des E-Moduls der gesamten Femurproben beträgt 67,85 MPa (SD ± 

20,08 MPa). Tab. 8 zeigt zudem die E-Modul Werte der getesteten Kunststoffe. Der 

Kunststoff c70.200 korreliert mit einem E-Modul von 71,34 MPa (SD ± 4,83 MPa) am 

besten mit dem humanen E-Modul. Der Kunststoff RHC 110 ist mit 53,56 MPa (SD ± 

4,20 MPa) etwas niedriger als der humane E-Modul. Die ermittelten E-Module aller 

anderen Kunststoffe sind deutlich niedriger als die Proben der Femurpräparate. Für 

den Kunststoff RHC 200WI konnten keine Werte ermittelt werden (siehe auch Kapitel 

5. Entnahme und Vorbereitung der Proben).  

 

 

Tab. 8:  Auswertung des 3-Punk-Biegeversuchs 

 (SD = Standartabweichung, n = Anzahl der Proben) 

Probe 
  

Emod [MPa] 
Mittelwert 

Emod [MPa] 
SD 

Kunststoff       

c 70.55  9,82 0,45 

r 63.80  11,33 1,45 

c 70.75  16,30 1,89 

c 70 90  18,17 1,70 

RHC 71 IG  22,55 1,30 

c 70.130  31,75 2,31 

RHC 110  53,56 4,20 

c 70.200  71,43 4,83 

Femur       

n = 11  67,85 20,08 
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Abb. 40: Darstellung der Mittelwerte des E-Moduls der Kunststoffe (gelb) und der 
humanen Proben (orange) 
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7.3 Schraubenausrissversuch 

 

7.3.1 Altersabhängiger Vergleich der humanen Femurp roben 

 

In Abb. 41 sind die im Schraubenausrissversuch ermittelten Werte altersabhängig 

dargestellt. Die zugehörigen Werte zeigt Tab. 9. Alle Schraubenausrissversuche 

zusammen erreichen einen mittleren Wert der Maximalkraft von 395,46 N (SD ± 

130,25 N).  Daneben sind die Werte der Versuche altersabhängig dargestellt. Die 

Gruppe der 56 bis 75 Jährigen erreicht den niedrigsten Wert mit 348,16 N (SD ± 

153,72 N), die Gruppe der über 75 Jährigen erzielt die höchsten Werte mit 373,25 N 

(SD ± 92,26 N).  

 

Tab. 9: Zum Ausriss benötigte Maximalkraft (SD = Standardabweichung) 

Probe   Fmax (N) 
Mittelwert Fmax (N) SD 

humaner Knochen      

 bis 55 (n = 4) 367,02 50,92 

 56 - 75 (n = 19) 348,16 153,72 

 über 75 (n = 8) 373,25 92,26 
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Abb. 41: Mittelwerte der Maximalkraft der humanen Femurproben eingeteilt in 
Altersgruppen 
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Abb. 42 zeigt die Mittelwerte der 32 Ausrissversuche aus 10 Femora in Abhängigkeit 

vom Alter. Dabei wurden in der ersten Altersgruppe (Femur ≤ 55 Jahre) 4, in der 

Zweiten 19 und in der dritten Altersgruppe 8 Ausrissversuche durchgeführt. Die 

Trendlinie zeigt eine minimale Zunahme der Werte der Maximalkraft mit steigendem 

Alter, eine Korrelation konnte nicht ermittelt werden. 

 
 

Schraubenausrissversuch

0

100

200

300

400

500

40 50 60 70 80

Alter

F
m

ax
 [N

]

 

Abb. 42: Darstellung der Mittelwerte der Maximalkraft (Fmax) in Abhängigkeit vom Alter 
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7.3.2 Vergleich der humanen Femurproben mit künstli chem und 

tierischem Material im Schraubenausrissversuch 

 

In Tab. 10 sind die Werte des Schraubenausrissversuches von den humanen und 

den künstlichen Proben dargestellt. Die Maximalkraft des Kunststoffes vom Typ 

c70.200 zeigt mit 402 N (SD ± 5,82 N) eine gute Korrelation mit den humanen 

Proben der über 75 jährigen Femora. RHC 200 WI weist zu hohe Werte verglichen 

mit den humanen Proben auf. Die Werte aller anderen Kunststoffe sind zu niedrig im 

Vergleich zu den humanen Femurproben.  

 

 

Tab. 10: Auswertung des Schraubenausrissversuches der humanen und künstlichen 
Proben  (SD = Standartabweichung, n = Anzahl der Proben) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Probe  Fmax (N) 
Mittelwert Fmax (N) SD 

Kunststoff    

 c 70.55 71,15 3,60 

 r 63.80 120,73 2,01 

 RHC 71 IG 123,94 4,10 

 c 70.75 129,07 6,22 

 c 70 90 140,14 6,25 

 c 70.130 199,12 7,50 

 RHC 110 248,02 8,37 

 c 70.200 402,00 5,82 

 RHC 200 Wl 530,94 14,15 

Femur    

 ≤ 55 (n = 4) 367,02 50,92 

 56 ≤ 75 (n = 19) 348,16 153,72 

 > 75 (n = 8) 373,25 92,26 
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Abb. 43: Darstellung der Mittelwerte der Maximalkraft (Fmax) der humanen (orange) 
und künstlichen (gelb) Proben 

 

In Tab. 11 sind die Werte des Schraubenausrissversuches der humanen und der 

tierischen Knochen dargestellt. Die humanen Proben sind altersabhängig in drei 

Gruppen aufgeteilt, die Rinderknochen sind altersabhängig in Proben von Rindern 

bis sechs Monate und Rindern älter als sechs Monate aufgeteilt. Die Werte der 

tierischen Proben, insbesondere die des Schafes und des über sechs Monate alten 

Rindes, waren alle höher als die Werte der humanen Proben. Die Werte der Rinder 

unter sechs Monate waren mit einem Fmax von 441,39 N (SD ± 65,25) die 

niedrigsten der tierischen Proben.  
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Tab. 11: Auswertung des Schraubenausrissversuches der humanen und tierischen 
Proben (SD = Standartabweichung ,n = Anzahl der Proben) 

Probe   Fmax (N) 
Mittelwert 

Fmax (N) 
SD 

humaner Knochen      

 ≤ 55 (n = 4) 367,02 50,92 

 56 ≤ 75 (n = 19) 348,16 153,72 

 > 75 (n = 8) 373,25 92,26 

tierischer Knochen      

 Schwein (n = 7) 582,80 60,33 

 Schaf (n = 6) 1120,99 105,55 

 
Rind bis 6 Monate 
(n = 5) 441,39 65,25 

 
Rind über 6 
Monate (n = 5) 1176,75 45,10 

 

 

 

 

 

Abb. 44: Vergleich der Maximalkraft zwischen humanem (orange, altersabhängig 
aufgeteilt) und tierischem (gelb) Knochen 
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8. Diskussion 

 

Diese Arbeit hatte das Ziel, aus Hartschaumstoffen unterschiedlicher Dichte sowie 

aus Knochen vom Rind, vom Schaf und vom Schwein dasjenige Material zu 

identifizieren, das ähnliche mechanische Eigenschaften aufweist wie der humane 

spongiöse Knochen. Von den biologischen Präparaten wurde der spongiöse Teil des 

Femurkopfes der jeweiligen Spezies untersucht. 

 

Die mechanischen Eigenschaften von spongiösem Knochen unterscheiden sich nicht 

nur in Bezug auf deren unterschiedliche anatomische Lokalisation, z. B. zwischen 

Wirbelkörper und Femurkopf, sondern auch interindividuelle Unterschiede bei gleich 

bleibender Lokalisation (z.B. nur proximaler Femur) sind ermittelt worden [Morgan, 

2004, S. 1418-20]. So sind die mechanischen Eigenschaften im proximalen Femur 

zwischen Femurkopf, -hals und der intertrochantären Region verschieden. 

Interindividuell verschiedene Eigenschaften kommen beispielsweise zustande 

aufgrund von unterschiedlicher Ausprägung des spongiösen Trabekelwerks durch 

verschiedene mechanische Belastungen, Eigenheiten der Knochenform wie zum 

Beispiel Coxa vara und Coxa valga und altersabhängig in Folge eines meist 

zunehmenden Knochenabbaus. Zudem haben in biomechanischen Versuchen 

Parameter wie Größe eines Prüfstücks, Vorbehandlung, Temperatur, 

Feuchtigkeitsgrad und technische Größen wie Frequenz und Dauer der Belastung 

einen Einfluss auf die Resultate der Experimente [Bouxsein, 1996, S. 373-375], so 

dass man eine hohe Streuung der gemessenen Werte bei biomechanischen 

Untersuchungen erhält. Aufgrund der heterogenen und anisotropen Struktur des 

spongiösen Knochens [Keaveny, 2001, S. 309-314] ist es notwendig für die 

Ermittlung der mechanischen Eigenschaften, verschiedene Belastungsformen 

durchzuführen. In dieser experimentellen Untersuchung wurden drei 

Versuchsaufbauten, ein uniaxialer Druckversuch, ein 3-Punkt-Biegeversuch und ein 

Schraubenausrissversuch verwendet. Die Prüfanordnung erlaubte eine 

standardisierte Durchführung. Der Schraubenausrissversuch gibt zusätzlich 

Aufschluss über das Verhalten im Knochen-Schraubenverbund.  
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Bei den humanen Femurköpfen handelte es sich um frische, nicht fixierte Präparate 

(durch Operationen von Hüftendoprothesen in der Orthopädie des Klinikums Rechts 

der Isar gewonnenen), wodurch die Ergebnisse nicht durch biomechanische 

Eigenschaften verändernde Verwesungsprozesse beeinflusst wurden. Die 

Femurköpfe wurden sofort nach deren Entnahme tiefgefroren, wodurch deren 

mechanische Eigenschaften erhalten blieben (Linde et al., 1993, S. 1249-52). Die 

Knochen des Rindes, des Schafes und des Schweins wurden ebenfalls sofort nach 

deren Schlachtung tiefgefroren. Erst für den endgültigen Versuch wurden die 

Präparate bei Zimmertemperatur standardisiert wieder aufgetaut (siehe auch Kap. 5: 

Entnahme und Vorbereitung der Proben).   

Aufgrund der Anisotropie des spongiösen Knochens des humanen Femurkopfes war 

eine genaue und standardisierte Entnahmestelle für die Probezylinder aus den 

Femurköpfen wichtig. Für die hier verwendeten Tests wurden diese aus der 

Hauptbelastungsachse der Drucktrabekel 1ter Ordnung entnommen (Bruyere et al. 

1999 S. 641-642). Die Entnahmestelle konnte bei den humanen Femurköpfen durch 

die Orientierung anhand der Osteotomiestelle, der anatomischen Verhältnisse von 

Femurkopf und –hals sowie der Lokalisation des Lig. capitis femoris gut erkannt 

werden. Auch das anschließende Herausfräsen und das Herausschlagen des 

Probezylinders mit dem entsprechenden Stößel war unter Beachtung von ständigem 

Schmieren des Fräsers mit 0,9% Kochsalzlösung gut durchführbar, wodurch 

zusätzlich mögliche Hitzenekrosen vermieden wurden. Nachdem für die tierischen 

Knochen Röntgenbilder angefertigt wurden, um die Hauptbelastungsachse 

identifizieren zu können, stellte sich das Herausfräsen der Probezylinder insofern 

schwieriger dar, als dass es nicht gelungen ist, Probezylinder zu gewinnen, die für 

den 3-Punkt-Biegeversuch die richtige Länge von mindestens 25 mm hatten. Bei den 

jungen Rindern und Schweinen stellte dabei die Epiphysenfuge eine Art 

„Sollbruchstelle“ dar, der Femurkopf des Schafes war schlicht in seinem 

Durchmesser zu klein, um eine entsprechend lange Probe mit genügend 

Sicherheitsabstand zur Kortikalis zu entnehmen.  

Die Anisotropie führte bei den humanen Proben zu deutlichen Schwankungen der 

Werte aus den drei durchgeführten Versuchen für die Maximalkraft sowie für den E-

Modul, wie es bei biologischem Material schon beschrieben wurde (Keaveny et al., 

2001, S. 310). Um trotzdem einen aussagekräftigen Wert zu erlangen wurden hohe 

Stückzahlen bei den humanen Präparaten angestrebt. In einigen Studien, die sich  
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mit den mechanischen Eigenschaften des spongiösen proximalen Femur 

beschäftigen, wurde neben dem uniaxialen Druckversuch auch ein radialer 

Druckversuch durchgeführt. Aus den humanen Femurköpfen konnten je nach Größe 

zwischen drei und fünf Zylinder herausgefräst werden, woraus wiederum pro Zylinder 

ca. 3 Druckproben resultierten. Um also eine hohe Stückzahl der Proben zu erhalten, 

wurde auf einen radialen Druckversuch verzichtet. So konnten für den uniaxialen 

Druckversuch aus 25 Femurköpfen abzüglich der entnommenen Biegeproben 202 

Druckproben gewonnen werden. In der Literatur weist vor allem die Arbeit von 

Martens et al. (1983, S. 971-983) mit 186 Proben des proximalen Femur ähnlich 

hohe Stückzahlen aus. Dabei handelte es sich jedoch um Proben aus dem 

Femurkopf, dem Femurhals sowie der intertrochantären Region zusammen, sodass 

auf den Femurkopf lediglich 69 Proben entfallen. Viele andere Studien zeigten noch 

geringere Probenzahlen (siehe Tab. 12). 

 

Die große Probenzahl in dieser Arbeit ermöglichte eine altersabhängige Einteilung 

der humanen Präparate in drei Gruppen. Die erste Gruppe beinhaltet Präparate bis 

einschließlich 55 Jahre, wobei der jüngste Knochen von einem 44 Jährigen Patienten 

stammt. Die zweite Gruppe enthält Präparate von 56 bis 75 Jahre und die dritte 

Gruppe diejenigen von über 75 jährigen Patienten, wobei der älteste Patient 89 Jahre 

alt war. Somit konnten altersabhängige Unterschiede der mechanischen 

Eigenschaften der Proben erkannt und getrennt voneinander mit den mechanischen 

Eigenschaften der möglichen Ersatzmaterialien für die einzelnen Versuche betrachtet 

werden. Die Werte des Druckversuches aller humanen Proben zeigte eine Abnahme 

der Maximalkraft (Fmax) und des Elastizitätsmoduls (E-Modul) bei zunehmendem 

Alter. Dies ist bedingt durch den beim Alterungsprozess physiologischen 

Knochenschwund. Der durchgeführte Korrelationstest zeigte jedoch mit -0,12 nur 

eine sehr niedrige Korrelation zwischen Maximalkraft und Alter. Betrachtet man sich 

die Mittelwerte der drei Altersgruppen, so ist bemerkenswert, dass sich die 

Maximalkraft und das E-Modul zwischen der ersten und der zweiten Gruppe kaum 

verändern, also eine ähnliche Druckfestigkeit und Steifigkeit aufweisen, und erst in 

der dritten und ältesten Gruppe deutlich abfallen. 

Teilt man die gesamten Werte geschlechtsspezifisch auf, ohne dabei die Werte der 

männlichen und weiblichen Proben in drei Altersgruppen einzuteilen, so zeigt sich die 

gleiche Tendenz für die Maximalkraft und der Elastizitätsmodul bei den weiblichen  
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Proben (geringe Korrelation von -0,18), bei den männlichen Proben zeigen die Werte 

für die Maximalkraft jedoch keine Abnahme mit steigendem Alter. Der entsprechende 

Korrelationstest ergibt mit 0,004 keine Korrelation. Dieses Ergebnis ist mit großer 

Wahrscheinlichkeit durch das stärkere Osteoporoserisiko der Frau im Alter erklärt 

werden. Dabei erhöht sich das Osteoporoserisiko durch die hormonelle Dysbalance 

nach der Menopause, so dass der Knochenschwund und somit eine Veränderung 

der mechanischen Eigenschaften des spongiösen Knochens bei der Frau deutlicher 

ausgebildet ist als beim Mann. Das E-Modul sinkt bei zunehmendem Alter sowohl bei 

den weiblichen als auch bei den männlichen Proben. Der Korrelationstest zeigt dabei 

eine stärkere Korrelation des E-Moduls bei den männlichen Proben (-0,44) als bei 

den weiblichen Proben (-0,27). 

 Außerdem zeigt sich, dass für die weiblichen Proben durchschnittlich niedrigere 

Werte beim Druckversuch ermittelt wurden als für die männlichen Proben. Die 

Maximalkraft lag bei den weiblichen Proben bei 281,53 N, bei den männlichen 

Proben bei 387,43 N, was einen Unterschied von 27% ergibt. Dieses Ergebnis 

spiegelt die durchschnittlich geringere Belastungsfähigkeit des weiblichen Knochens 

aufgrund des unterschiedlichen Körperbaus im Vergleich zum Mann wider. Durch 

einen T-Tests (Signifikanzniveau von p < 0,05) ließ sich  mit p = 0,066 für die 

Maximalkraft und p = 0,064 für das E-Modul jedoch aufgrund der hohen Streuung der 

Werte keine Signifikanz feststellen. Das Ergebnis weist trotzdem darauf hin, dass bei 

der Verwendung von orthopädischen Implantaten ein Unterschied zwischen 

männlichen und weiblichen Patienten sowie deren Alter gemacht werden sollte. So 

sollte für die spongiöse Fixation von Implantatsystemen bei weiblichen Patientinnen 

eine größere Kontaktfläche des Implantats mit dem Knochen, zum Beispiel durch die 

Verwendung von zusätzlichen spongiösen Fixationsschrauben, angestrebt werden. 

In der Praxis ist dies jedoch nicht der Fall. Für die in dieser Arbeit durchgeführte 

vergleichende Analyse mit anderen Materialien wird daher auf eine 

geschlechtsspezifische Unterteilung der drei Altersgruppen verzichtet. 
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Die ermittelten Ergebnisse aus den uniaxialen Druckversuchen zeigen im Mittel für 

die Maximalkraft der gesamten Femurköpfe (Fmax = 8,52 ± 3,20 MPa) eine gute 

Korrelation mit den Werten aus den Studien von Evans and King (7,61 ±  2,25 MPa), 

Lotz et al. (6,76 ± 4,84 MPa),  Knese et al. (11,4 MPa und 9,4 MPa) sowie Ciarelli et 

al. (2,1 – 16,2 MPa) (siehe Tab. 12).  

Lotz et al. verwendete in seiner wie in dieser Studie frische Femurpräparate, mit 49 

Proben aus vier Femora jedoch eine geringere Anzahl. Der nur geringfügig 

niedrigere Mittelwert sowie die höhere Standardabweichung (6,76 ± 4,84 MPa) lässt 

sich insofern gut erklären, als dass die Proben der Studie von Lotz et al. nicht in 

Richtung der Hauptbelastungsachse getestet wurden. Sie verwendeten Proben aus 

dem Femurkopf und -hals und testeten diese im Druckversuch in Richtung der 

Längsachse des Femurhalses. Lotz weist in seiner Studie darauf hin, dass die von 

ihm ermittelten Werte bei einer gleichgerichteten Druckbelastung eine exzellente 

Übereinstimmung mit den Werten von Martens et al. zeigen. Die Aufschlüsselung auf 

die einzelnen Regionen bei Martens in Femurkopf, -hals und intertrochantäre Region 

(3,6 ±  2,3, 6,6 ± 6,3 und 9,3 ± 4,5 MPa) zeigt im Vergleich zu unserer Studie einen 

geringeren Wert für den Femurkopf, was sich gut mit der unterschiedlich gerichteten 

Druckbelastung begründen lässt.  

Die Werte für den Femurkopf von Evans und King, deren Studie zur Untersuchung 

der mechanischen Eigenschaften von spongiösem Knochen in Bezug auf 

Lokalisation und Belastungsrichtung als eine der Ersten veröffentlicht wurde, sind mit 

einer Maximalkraft von 7,61 ± 2,25 MPa gut vergleichbar mit den eigenen 

Ergebnissen, obwohl nur 19 Druckproben vorhanden waren. Auch die Ergebnisse 

von Ciarelli et al. liegen im Bereich der eigenen Werte. Allerdings wird nur der 

proximale Femur als Quelle der Druckproben angegeben, ohne die Lokalisation 

(Femurkopf, -hals, intertrochantäre Region) sowie die Belastungsrichtung genauer zu 

unterscheiden. Knese et al. liegt mit seinen Werten von 11,4 MPa in anterior-

posteriorer Belastungsrichtung und 9,4 MPa in Richtung Femurhals ausgeübter 

Druckbelastung im Bereich der Ergebnisse dieser Studie. Jedoch werden die 

Bedingungen der verwendeten Druckproben nicht angegeben. 

Die in den anderen Studien angegebenen Werte der Maximalkraft sind niedriger als 

die eigenen ermittelten Werte. Die Abweichung der Werte lässt sich zum einen 

dadurch erklären, dass in den Arbeiten von Augat (2,9 ± 0,7 MPa) sowie Birnbaum et  
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al. (5,5 MPa) die Druckproben nicht wie in dieser Arbeit postoperativ gewonnen 

wurden, sondern aus Leichen, was die mechanischen Eigenschaften verändert 

haben kann. Zudem weisen beide Studien nur eine geringe Probenzahl von 36 bzw. 

29 auf. 

Die in der Literatur vorhandenen Werte des Elastizitätsmoduls weisen gegenüber der 

Maximalkraft viel höhere Unterschiede auf. So reichen die Werte von 3,5 MPa bis hin 

zu 6900 MPa (vgl. Tab. 12). Vergleicht man die Werte des Elastizitätsmoduls dieser 

Arbeit (2,92 GPa ± 1,14 GPa) mit den Ergebnissen von Morgan et al., so zeigen 

diese mit 3,2 ± 0,9 GPa für das E-Modul analoge, wenngleich minimal erhöhte Werte, 

obwohl die Proben aus dem Femurhals stammen. Brown and Ferguson’s Ergebnisse 

sind im Vergleich zu den Werten dieser Arbeit für das E-Modul ebenfalls leicht höher 

(4,8 bis 6,9 GPa), liegen aber gegenüber den anderen Studien (siehe Tab. 12) im 

Bereich der eigenen Ergebnisse. Die ähnliche Entnahmestelle aus dem Femurkopf 

anhand der Orientierung der Drucktrabekel, jedoch die unterschiedliche Stückzahl 

würden die leichte Abweichung der Werte von Brown and Ferguson erklären. Es ist 

anzumerken, dass in deren Studie das Geschlecht und das Alter der aus den 

Knochen gewonnenen spongiösen Proben nicht angegeben wurden. Die Werte der 

Maximalkraft sind allerdings in beiden Studien deutlich größer (17,45 ± 6,15 MPa und 

120 – 150 MPa) als in der eigenen Studie. Alle anderen Studien ergeben geringere 

Werte als in den hier durchgeführten Versuchen. 

 

Betrachtet man sich die in der Tab. 12 aufgeführten Studien, so fällt auf, dass die 

Probenzahl der Versuche sehr gering ist. Die 69 Proben von Martens et al. stellen 

mit Abstand die höchste Zahl an Druckproben dar. Durch die hohe Anzahl von 202 

Proben wurde in der vorliegenden Studie versucht, trotz der interindividuellen 

Varianz den genauesten Mittelwert zu identifizieren. Dies ist einerseits gelungen, 

wenn man davon aus geht, dass auch Martens, der ähnliche Ausgangsbedingungen 

für die spongiösen Probezylinder festlegt, dies durch relativ hohe Stückzahlen 

versuchte und die Werte beider Studien vergleichbar sind gegenüber denjenigen mit 

geringeren Stückzahlen. Andererseits ist man mit den hier gewonnenen Werten für 

die Maximalkraft in den meisten Fällen in dem Bereich, der auch von den anderen 

Studien beschrieben wurde. Dabei können auch diejenigen Werte des Femurkopfes 

zum Vergleich herangezogen werden, die nicht primär in Richtung der 

Hauptbelastungsachse getestet wurden. Laut der Studie von Birnbaum et al., der  
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Druckversuche in Richtung der Hauptbelastungsachse, lotrecht und in 45° 

Abweichung durchführte, tendiert zwar die Orientierung parallel der 

Hauptbelastungsachse die höchsten Werte zu erzielen, trotzdem sind die 

Unterschiede recht gering und er konnte keinen signifikanten Unterschied (p = 0,847) 

feststellen. Außerdem ist festzustellen, dass durch die hohe Stückzahl dieser Studie 

bei den Ergebnissen, die ähnliche Maximalkräfte aufweisen, die 

Standardabweichungen sehr gering sind, was ein Indiz dafür ist, dass sich das 

Ergebnis sehr nahe am wirklichen Mittelwert befindet. 

Nach wie vor bleibt aber kritisch festzuhalten, dass man alleine beim Femurkopf für 

eine exakte Charakterisierung der mechanischen Eigenschaften genauere und 

ausgiebigere Versuche ansetzen muss. Aus dem Vergleich der hiesigen Ergebnisse 

mit den Ergebnissen aus der Literatur wird deutlich, dass man bei Druckversuchen 

mit der gleichen Ausgangssituation (frische Proben, Alter, Geschlecht) die 

anatomische Lokalisation sehr genau berücksichtigen muss. Es muss definiert 

werden, ob die Proben von cranial oder caudal des Kopfes stammen und in welche 

Richtung die Belastung (parallel zur Hauptbelastungsachse, Richtung Femurhals, 

lotrecht etc.) ausgeübt wird. Dabei ist es entscheidend, ob ein Probezylinder aus 

einer Region geringerer Beanspruchung kommt oder beispielsweise aus dem 

Bereich, an dem sich die Druck- und Zugtrabekel erster Ordnung kreuzen, da dieser 

Bereich eine höhere Stabilität aufweist. Zudem sollte man diesbezüglich auch die 

Möglichkeit der Bildgebung und der Knochendichtemessung mit in die Versuche 

einschließen, um beispielsweise osteoporotische Veränderungen zu erkennen und in 

die Auswertung der gefundenen mechanische Ergebnisse mit einfließen zu lassen. 

Dies wurde in der vorliegenden Studie nicht berücksichtigt, weil es bei der 

Identifizierung eines Simulationsmaterials für biomechanische Tests zunächst keine 

Konsequenzen mit sich bringt. Es wurde viel mehr Wert darauf gelegt, dass man die 

unterschiedlichen biologischen (human und tierisch) und künstlichen Testmaterialien 

unter analogen und somit untereinander vergleichbaren Versuchsanordnungen und 

Testbedingungen untersucht. Trotzdem muss darauf hingewiesen werden, dass die 

in dieser Arbeit verwendeten Knochen von Patienten stammen, die mit einer 

Hüftprothese versorgt wurden. Die Gründe der Operation, wie z. B. Arthrose oder 

Arthritis und damit bedingte mögliche Veränderung der spongiösen Struktur wurden 

nicht erfasst. 
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Tab. 12: In der Literatur vorhandene Ergebnisse aus uniaxialen Druckversuchen 
von trabekulärem Knochen bei unterschiedlicher Lokalisation (n. a.: 
nicht angegeben) 

Anatomische 
Entnahmestelle   Anzahl der 

Proben 
Maximalkraft 

(MPa) 
E-Modulus 

(MPa) MW ± SD Quelle 

      
prox. Femur  29 2,9 ± 0,7 167 ± 43 

dist. Femur  33 2,2 ± 0,3 122 ± 15 
Augat et al, 1998, S. 124-133 

            
Femurhals  12 135,3 ± 34,3 18 ± 2,8  Bayracter et al, 2004, S. 27-35 

            
Femurkopf  6 n. a. 3,5 - 8,6 Ulrich et al., 1997 

            
dis. Femur  30 n. a. 18,1 ± 1,7 Turner et al., 1999 

            
Femurhals  8 n. a. 11,4 ± 5,6 Zysset et al., 1999 

            
Trochanter major  26 3,21 ± 1,83 622 ± 302 Morgan et al., 2001, S. 571 

            
Femurhals  33 17,45 ± 6,15 3230 ± 936  

            
dist. Femur  15 2,3 ± 1,1 73.5 ± 26,2 

prox. Femur  47 2,5 ± 1,9 77,8 ± 64,5  
Majumdar et al., 1998, S. 445-

454 

            
proximal  5,9 229 

Mitte insg. 24 6,2 179 Femurkopf 

distal  4,3 124 

Birnbaum et al., 2001, S. 399-
407 

            
Femurkopf  49 6,76 ± 4,84 441 ± 271 Lotz et al., 1990, S. 111 

            

Femurkopf  n. a. 120 - 150 4,800 - 6,900 Brown and Ferguson, 1980, S. 
429-437 

            
Femurkopf    3,6 ± 2,3 900 ± 710 

Femurhals  insg. 69 6,6 ±  6,3 616 ± 707 

intertrochantäre 
Region   9,3 ± 4,5 263 ± 170 

Martens et al., 1983, S. 980-981 

            
dist. Femur  n. a. n. a. 413 - 1516 Pugh et al., 1973 

            
dist. Femur  n. a. 2,25 - 66,2 n. a. Behrens et al. 1974 

            
dist. Femur  n. a. 0,98 - 22,5 58,8 - 2924 Ducheyne et al. 1977 

            
dist. Femur  n. a. 0,56 - 18,6 7,8 - 800 Ciarelli et al. 1986 

            
prox. Femur  n. a. 0,21 - 14,82 20,68 - 965 Evans and King, 1961 

            
prox. Femur  n. a. 0,15 - 13,5 344,7 Schoenfeld et al., 1974 

            
prox. Femur  n. a. 2,1 - 16,2 49 - 572 Ciarelli et al., 1986 

            
Femurkopf a.p. Richtung 11,4 57 

Femurkopf Richtung 
Femurhals 

n. a. 
9,4 87 

Knese et al., 1958 

            
Femurkopf  19 7,61 ± 2,25 581 ± 17 

Condylus lat.  13 5,05 ± 4,30  571 ± 47 

Condylus med.  23 4,65 ± 2,95 418 ± 31 

Trochanter major  1 1,35 ± 0,66 81 ± 41 

Femurhals  5 8,75 ± 4,57 780 

Evans and King, 1961 
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Gegenüber uniaxialen Druckversuchen sind in der Literatur Daten von 

Biegeversuchen und Schraubenausrissversuchen zu reinem spongiösen Knochen 

kaum vorhanden. Dies mag daran liegen, dass deren Durchführung schwieriger ist. 

Auch in dieser Arbeit war es problematisch, genügend lange Probezylinder für den 

Biegeversuch herzustellen. Es konnten aus den gesamten 25 Femurköpfen nur 11 

Zylinder hergestellt werden, die die richtige Länge sowie keine durch das 

Herausfräsen bedingte Frakturen aufwiesen (siehe auch Kap. 5.1). Biegeversuche 

werden zwar zur Charakterisierung von Knochen verwendet, häufig werden diese 

Versuche allerdings mit kompletten Röhrenknochen durchgeführt oder das 

Augenmerk liegt, anders als in dieser Arbeit, auf dem kortikalen Knochen [Draper, 

2003, S. 1497.1502]. Wilson et al. gab zwar den Biegeversuch als Konzept zur 

Charakterisierung des Knochens an, fügte jedoch keine Ergebnisse aus Studien 

hinzu. Wenn Studien diese Versuche benutzen, so wird meist der ganze Knochen, 

also Spongiosa und Kortikalis, verwendet. 

Vor allem für den alleinigen Schraubenausrissversuch sind andere Orte als der 

Femurkopf aufgrund der klinischen Relevanz interessant. In der Studie von 

McGlamry wurde der Schraubenausrissversuch bei Experimenten zur Arthrodese 

des Sprunggelenks angewendet, wobei die Schraube durch die Kortikalis und 

Spongiosa reichte [McGlamry, 2004, S. 278]. Lin et al. testeten verschiedene tibiale 

Verschlussschrauben im Ausrissversuch, die durch Kortikalis, Spongiosa und 

Gegenkortikalis gingen [Lin, 2001, S. 202]. Hearn et al. verwendete nur Spongiosa in 

seinem Schraubenausrissversuch, jedoch wurde der distale Femur getestet [Hearn, 

1996, S. 570]. Ferguson et al. verwendete diesen Versuch im Rahmen der anterioren 

Fixation von osteoporösen Wirbelkörpern [Ferguson, 2002, S. 527-534]. Da es keine 

exakten Standards zum Schraubenausrissversuch gibt, werden zudem häufig 

verschiedene Schrauben mit unterschiedlichem Durchmesser sowie anderer 

Eindringtiefe verwendet, was keinen Vergleich der Ergebnisse der Studien zulässt, 

selbst wenn es sich um die gleiche anatomische Lokalisation handelt. Daher können  

die in dieser Untersuchung gefundenen Werte für den Schraubenausrissversuch 

sowie für den Biegeversuch nicht mit andern Studien verglichen werden. 
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Die Streuung der mechanischen Eigenschaften der humanen sowie der tierischen 

Knochenpräparate ist aufgrund der hohen interindividuellen Varianz für alle drei 

Versuchsanordnungen groß. So zeigte sich beispielsweise beim Druckversuch aller 

202 Proben für die Maximalkraft bei einem Mittelwert von 328 N eine 

Standardabweichung von 121 N, für den Elastizitätsmodul bei einem Mittelwert von 

2,92 GPa eine Standardabweichung von 1,14 GPa. Die Ergebnisse der tierischen 

Knochen ergaben einen ähnlichen Sachverhalt bezüglich des Größenverhältnisses 

der Mittelwerte und deren Standardabweichungen bei allen Versuchsanordnungen 

(siehe auch Kap 7.1, Tab. 6). Die hohe Streuung der gemessenen Werte für die 

Maximalkraft und das Elastizitätsmodul sowie die geringe Verfügbarkeit von 

humanem Knochen belegen die wichtige Rolle von Knochenersatzmaterial als 

Simulationsmodell bei biomechanischen Experimenten. Dieses Material muss in 

großen Mengen zur Verfügung stehen, eine einfache Verarbeitung gewährleisten 

sowie reproduzierbare Werte aufweisen. Außerdem sollte es eine ähnliche poröse 

Architektur wie der spongiöse Knochen besitzen. Ein solches Material ist der in 

dieser Arbeit untersuchte Hartschaumstoff. An ihm können beispielsweise neue 

Osteosynthesematerialien oder Implantatsysteme getestet werden. Zwar weist auch 

dieser „künstliche Knochen“ eine gewisse Streuung in den einzelnen Versuchen auf, 

diese ist aber minimal und zeigt daher die Reproduzierbarkeit der Versuche. 

Beispielsweise erreicht der Kunststoff RHC 200 WI im Druckversuch eine 

Maximalkraft von 287 N. Er erweist sich als der belastbarste der getesteten 

Kunststoffe und erreicht vergleichbare Werte mit den humanen Knochen (s. u.), die 

Standardabweichung ist mit 13,43 N im Vergleich zur Standardabweichung bei den 

humanen Proben (SD = 121,32 N) nur minimal. Gleiches gilt für das Elastizitätsmodul 

von 2,98 GPa und einer Standardabweichung von 0,44 GPa (vgl. humaner Knochen: 

2,92 ± 1,14 GPa). Die Werte für die Maximalkraft von den eigenen Druckversuchen 

zeigten eine hohe Übereinstimmung mit den von der Firma angegebenen Werten 

(siehe Kap. 7.1.2, Tab. 4).  
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Bei der vergleichenden Betrachtung der Versuche zwischen den humanen und 

künstlichen Materialien zeigte sich im uniaxialen Druckversuch annähernd eine 

Übereinstimmung des Kunststoffes vom Typ RHC 200 WI (Fmax = 278,00 N, E-

Modul = 2,98 GPa) mit dem humanen Knochen der über 75 Jährigen (Fmax = 281,11 

N, E-Modul = 2,74 GPa). 

Im 3-Punkt-Biegeversuch weist der Kunststoff vom Typ Airex c70.200 (E-Modul = 

71,43 MPa) vergleichbare Werte mit dem humanen Knochen (E-Modul = 67,85 MPa) 

auf. Allerdings konnten für den Typ RHC 200 WI keine Biegeproben hergestellt und 

somit keine Werte ermittelt werden. Außerdem ist kritisch anzumerken, dass für 

diesen Versuch die geringste Probenzahl an humanem Knochen (n = 11) zur 

Verfügung stand. 

Weiterhin konnte im Schraubenausrissversuch festgestellt werden, dass der 

Kunststoff vom Typ Airex c70.200 (Fmax = 402,00 N) als einziger der getesteten 

Kunststoffe in der Größenordnung der humanen Präparate aller Altersgruppen (Fmax 

= 359,46 N) liegt, wobei sich die einzelnen humanen Altersgruppen untereinander 

nur um ca. 20 N unterscheiden. 

Die Ergebnisse weisen darauf hin, dass sich die Kunststoffe Airex c70.200 

(Rohdichte 200 kg/m³) sowie Rohacell 200 WI (Rohdichte 190 kg/m³) für 

entsprechende mechanische Versuche als spongiöses Ersatzmaterial des 

Femurkopfes eignen. Die anderen untersuchten Kunststoffe, die eine Dichte von 60 

bis 130 kg/m³ besitzen, erwiesen sich auf der Suche nach einem Simulationsmodell 

als nicht geeignet, da sie in allen Versuchsanordnungen zu niedrige Werte erzielten. 

 

Zur Evaluation der tierischen Knochen (Rind, Schaf und Schwein) als Ersatzmaterial 

wurden Knochen verwendet, deren geometrische Ausmaße nach Möglichkeit denen 

des humanen Hüftkopfes gleichen sollten, in der Annahme, dass sich auch die 

spongiöse Architektur ähnlich verhält.  Somit wurden aufgrund der Größe der Tiere 

Knochen von älteren Schafen, aber eher jüngeren Rindern und Schweinen getestet. 

Diese Herangehensweise musste in diesem Maße empirisch durchgeführt werden, 

das es keine definierten Daten zu den mechanischen Eigenschaften des 

Femurkopfes von Rind, Schaf und Schwein in vergleichenden Analysen gibt. In der 

Literatur werden zwar auch Tiermodelle, die den spongiösen Knochen untersuchen, 

verwendet, dabei handelt es sich aber überwiegend um Arbeiten über osteoporotisch 

veränderte Wirbelkörper oder Proben aus medialen bzw. lateralen Kondylen und der  
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proximalen Tibia, wobei Gruppen von unbehandelten und mit Medikamenen 

behandelten Tieren bezüglich der Veränderung der Knochendichte untereinander 

verglichen werden.  Lill et al. testete neben der Spongiosa der Wirbelkörper auch die 

des Femurkopfes beim 3-5 jährigen Schaf. [Lill, 2002, S. 411]. In Töyräs’ Studie 

werden vier Femurköpfe des Rindes unter anderem auf die Maximalkraft geprüft. 

Deren Werte sind mit Fmax = 16,1 ± 4,3 MPa vergleichbar mit den in dieser Arbeit 

gefundenen Werten der über sechs Monate alten Rinder (Fmax = 14,5 ± 3,7 MPa). 

Leider gibt Töryäs nicht das Alter der Rinder in seiner Arbeit an [Töryäs, 2002, S. 

505]. Von dem tierischen Material werden in der Literatur unabhängig von der 

anatomischen Lokalisation am häufigsten Schaf- und Rinderknochen verwendet, 

Schweineknochen dagegen nur selten. Trotzdem sollte diese Arbeit auch diesen 

Knochen testen, da sich zeigte, dass die Geometrie des Femur vom Schwein in 

Größe und Form am ehesten dem des Menschen entspricht und daher der gesamte 

Knochen oft in der orthopädisch-traumatologischen Forschung eingesetzt wird 

(Krüger et al. 2000 S.161). 

 

Bei den tierischen Knochen in dieser Arbeit konnten nur der uniaxiale Druckversuch 

und der Schraubenausrissversuch durchgeführt werden, da keine entsprechend 

großen Proben für den Biegeversuch hergestellt werden konnten. Auch bei den 

tierischen Knochen war die Streuung der gemessenen Werte ähnlich wie bei dem 

menschlichen Material groß.  

Im uniaxialen Druckversuch zeigte sich eine gute Korrelation der Werte zwischen 

dem menschlichen Knochen und dem Knochen des Rindes im Alter von drei bis 

sechs Monaten. Vor allem die Werte der humanen Femurproben der unter 55 

Jährigen (Fmax = 350,21 N, E-Modul = 3,28 GPa) zeigten mit den Werten des 

Rindes (Fmax = 326,47 N, E-Modul = 3,55 GPa) annähernd übereinstimmende 

Ergebnisse. 

Im Schraubenausrissversuch konnte festgestellt werden, dass das Rind im Alter von 

3 – 6 Monaten mit einem Fmax von 441,39 N als einziger der getesteten tierischen 

Knochen in der Größenordnung der humanen Femurpräparate, insbesondere der 

Proben der über 75 Jährigen mit einem Fmax von 373,25 N, liegt. 

Im Druck- und im Schraubenausrissversuch lagen die Werte des Schweine- und 

Schafknochens sowie das Rinderknochens älter als 6 Monate alle deutlich über den 

Werten der humanen Proben. Dabei erzielte stets der Rinderknochen die höchsten  
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Werte für die Maximalkraft und das Elastizitätsmodul gefolgt vom Schafknochen und 

dem Schweineknochen. Die höheren Resultate der Schweinespongiosa korrelieren 

gut mit der beschriebenen höheren Knochenmasse und der dichteren 

Trabekelstruktur im Gegensatz zum Menschen [Tanck et al., 2001, S. 650-654]. Der 

Schafknochen gilt durch die Abnahme des Knochenvolumens bei zunehmendem 

Alter sowie einer signifikanten Reduktion der Knochenmasse nach Ovarektomie als 

gutes Modell für Studien der Altersosteoporose sowie der 

Östrogenmangelosteoporose [Turner, 1993, S. 584]. Dies mag für eine prozentuale 

Minderung der Knochenkompetenz zutreffen. Die hier durchgeführte Studie konnte 

aber eine gute Vergleichbarkeit bezüglich der mechanischen Eigenschaften 

zwischen Mensch und Schaf nicht bestätigen. Es muss allerdings kritisch angemerkt 

werden, dass die Anzahl der tierischen Präparate in dieser Arbeit limitiert war. 

Jedoch deuten die Ergebnisse darauf hin, dass mit dem Rinderknochen im Alter 

unter sechs Monaten ein mögliches Ersatzmaterial für den humanen spongiösen 

Knochen des Femurkopfes gefunden wurde. Dies muss allerdings in einer Arbeit mit 

höheren Stückzahlen bestätigt werden.  

 

Zusammenfassend ist darauf hinzuweisen, dass zwei Kunststoffe (Rohacell 200 WI 

und Airex c70.200) durch die drei durchgeführten Versuche als geeignetes 

Simulationsmaterial für den humanen Knochen identifiziert worden sind. Um der 

altersabhängigen Abnahme der Knochenkompetenz verstärkt gerecht zu werden, 

sollten ausgehend von diesen Produkten weitere Hartschaumstoffe mit geringeren 

Abständen von einem Produkt mit definierter Rohdichte zum nächsten existieren. 

Neben dem Produkt Airex c70.200 mit einer Dichte von 200kg/m³ und RHC 200 WI 

mit einer Dichte von 190 kg/m³ wären weitere Produkte mit absteigender Dichte (z.B. 

170, 160 kg/m³) wünschenswert, da das nächst kleinere vorhandene Material mit 

einer Dichte von 130 kg/m³ schon im Vergleich zum humanen Knochen zu geringe 

Werte aufweist. Bei der Prüfung der Kunststoffe erwiesen sich die Proben als sehr 

reproduzierbar in ihren mechanischen Eigenschaften. Die Standardabweichungen 

waren in allen drei Versuchen sehr gering. Durch die bei der Produktion der 

Hartschaumstoffe hergestellte homogene Struktur bleiben die mechanischen Werte 

unabhängig von der Belastungsrichtung nahezu konstant. Dies ist bei humanen 

Knochen anders. Die hier durchgeführte experimentelle Untersuchung bestätigte die 

Ergebnisse vorhergehender Studien, dass die Heterogenität und Anisotropie der  
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spongiösen humanen Knochenstruktur stets eine große Streuung der 

biomechanischen Werte ergibt. Dies würde bei der Verwendung der getesteten 

Kunststoffe als Simulationsmaterial für mechanische Experimente nicht einbezogen 

werden. Daher stellt sich die Frage, ob es nicht möglich wäre, ein künstliches 

Simulationsmaterial zu entwickeln, welches strukturell eine gewisse Heterogenität 

aufweist. Denkbar ist anstatt der geschlossenzelligen Form der Kunststoffe 

beispielsweise eine Anordnung aus kleinen hohlen und gleichgerichteten Zylindern, 

wodurch sich bei einer Druckbelastung in paralleler Richtung zu den Zylindern eine 

große Bruchfestigkeit ergeben würde, diese jedoch bei anders gerichteter 

Kraftausübung niedriger wäre. Ein anderer Ansatzpunkt wäre der Gebrauch von 

einem Hartschaumstoff, der bei der Produktion durch unterschiedliche 

Polyethylenschäume bei der Aushärtung verschiedene Dichtegrade erhält. Somit 

hätte man innerhalb des Kunststoffes Areale mit großen Luftbläschen, also einer 

kleinen Dichte und einer geringen Bruchfestigkeit, sowie Areale mit kleineren 

Luftbläschen und dem entsprechend größerer Stabilität. Dies würde bei 

mechanischer Testung ebenfalls eine gewisse Heterogenität ähnlich dem 

biologischen Material erzeugen. Bisher können mit den in dieser Arbeit getesteten 

Kunststoffen verschiedene Kunststoffe unterschiedlicher Rohdichte als 

Simulationsmaterial für Implantate herangezogen werden, je nach dem, in welcher 

Richtung das Implantat eingesetzt wird. Dabei sollte ein Hartschaumstoff mit hoher 

Belastbarkeit verwendet werden, wenn ein Implantatsystem seine Kraft in Richtung 

der Hauptbelastungsachse entfaltet und entsprechend ein Schaumstoff geringerer 

Belastbarkeit außerhalb der Hauptbelastungszone verwendet werden. Aufgrund der 

geschlossenzelligen Form der getesteten Hartschaumstoffe und die damit 

verbundene geringe Eindringtiefe von Zement eignen sich die Kunststoffe nicht für 

Versuche, die die Primärstabilität von Implantaten in Knochen unter der Verwendung 

von Zement untersuchen.   

Bei der Evaluation des tierischen Simulationsmaterials bezüglich der mechanischen 

Eigenschaften erwies sich der Knochen des jungen Rindes (unter 6 Monate alt) als 

geeignet. Allerdings ist einschränkend zu sagen, dass Rinder in diesem Alter noch 

eine nicht geschlossene Epiphysenfuge besitzen und man somit nur kleine Proben 

aus dem Femurkopf entnehmen kann beziehungsweise die Epiphysenfuge als eine 

Art „Sollbruchstelle“ eine Verwendung des ganzen spongiösen Femurkopfes nahezu 

ausschließt. Die Knochen des älteren Rindes, des Schafes und des Schweins  
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zeigten keine gute Übereinstimmung der mechanischen Werte mit dem humanen 

Knochen auf. In dieser Arbeit wurde aber nicht das ganze Altersspektrum der 

jeweiligen Tierrassen betrachtet. Dies müsste in weiteren Studien mit höheren 

Stückzahlen erfolgen. Dabei sollte sich das Interesse biomechanischer Analysen vor 

allem auf den Schafknochen bei jüngeren Tieren als vier Jahre sowie den 

Schweineknochen älterer Tiere als vier Monate konzentrieren, da dies in der 

vorliegenden Arbeit nicht berücksichtigt wurde.  
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9. Zusammenfassung 

 

Für die reproduzierbare Evaluation der Primärstabilität von Implantaten und 

Schrauben im Knochenverbund stellt die hohe interindividuelle Varianz humaner 

Präparate sowie deren eingeschränkte Verfügbarkeit ein bekanntes Problem 

biomechanischer Analysen dar. In dieser Arbeit wurden deshalb die mechanischen 

Eigenschaften verschiedener künstlicher spongiöser Knochenersatzmaterialien 

(Hartschaumstoffe) ermittelt sowie die biomechanischen Eigenschaften des 

Femurkopfes von Rind, Schwein und Schaf. Die Werte wurden mit den 

mechanischen Eigenschaften der Spongiosa humaner Femurköpfe verglichen, um 

ein geeignetes Ersatzmaterial zu evaluieren. 

 

Zur Charakterisierung der mechanischen Eigenschaften wurden ein uniaxialer 

Druckversuch, ein 3-Punkt-Biegeversuch sowie ein Schraubenausrissversuch 

durchgeführt und dabei die Maximalkraft und der Elastizitätsmodul bestimmt. Die 

spongiösen Proben für die Versuche wurden aus 30 humanen Femurköpfen 

gewonnen, wobei Aufgrund der Menge der Proben eine Einteilung in drei 

verschiedene Altersgruppen möglich war. Die tierischen Proben stammen von 6 

Femora vom Rind, 6 Femora vom Schwein und 4 Femora vom Schaf. Zusätzlich 

wurden 9 Polymethacrylimid-Hartschaumstoffe mit unterschiedlicher Dichte getestet. 

Die Proben wurden mittels eines Hohlfräsers entnommen und hatten für jedes 

Material die gleichen Maße. Da in dieser Arbeit nur der spongiöse Knochen des 

Femurkopfes von Bedeutung war, wurde die Kortikalis abgetrennt. 

 

Bei den humanen Proben korrelierte die Abnahme des Fmax und des E-Moduls mit 

der Zunahme des Alters. Die Durchschnittswerte waren bei den männlichen Proben 

höher als bei den weiblichen Proben. Beim Vergleich der Werte der humanen Proben 

mit den Kunststoffproben zeigte sich, dass die Werte von Rohacell 200 WI im 

uniaxialen Druckversuch und Airex c70.200 im 3-Punkt-Biegeversuch und 

Schraubenausrissversuch sehr gut für die entsprechenden Belastungen mit den 

humanen Werten korrelieren. Von den tierischen Präparaten konnte nur der 

spongiöse Knochen des Rindes bis sechs Monate ähnliche Werte wie der humane 

Knochen aufweisen. Die Knochen des älteren Rindes, des Schafs sowie des  
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Schweins zeigten alle höhere Werte des Fmax und des E-Moduls. Allerdings ist 

kritisch anzumerken, dass  bei den tierischen Proben kein 3-Punkt-Biegeversuch 

durchgeführt werden konnte und es sich nur um eine geringe Anzahl der Präparate 

handelt. 



 

 85 

 

10. Abbildungsverzeichnis 

 

Abb. 1:     linker Femur von anterior und posterior (Lehrbuch Anatomie, Lippert, 2003)

......................................................................................................................... 8 

Abb. 2:      Centrum-Collum-Diaphysenwinkel (Orthopädie, Niethard, 2005).............. 9 

Abb. 3: Frontalschnitt durch den proximalen Abschnitt des Femur (Lehrbuch 

Anatomie, Lippert, 2003) ........................................................................ 10 

Abb. 4: a) Schnittbild durch die angrenzenden Schichten der Kompakta, der 

Spongiosa und der Markhöhle; b) Detailaufnahme des spongiösen 

Trabekelwerkes (Anatomie der Haussäugetiere, König, 1999)............... 11 

Abb. 5:  Vergrößerung der Beanspruchung durch verminderte 

Gelenküberdachung (mod. Nach Pauwels; Biomechanik 

Bewegungslehre, Hüter, 2005) ............................................................... 13 

Abb. 6:    Einbeinstand, Belastungen des Standbeinhüftgelenks; SP =  

Körperschwerpunkt, FM = Abduktorenmuskelkraft, FG = Gewichtskraft, FR = 

 Kraftresultierende, SL = Standlast (mod. Nach Pauwels; Biomechanik 

 Bewegungslehre, Hüter, 2005) .................................................................. 14 

Abb. 7: Schematische Darstellung der dreidimensionalen Anordnung der die 

mechanische Belastungen tragenden knöchernen Hauptverstrebungen 

(Trajektorien) im oberen Drittel des Femur; die Vorderfläche des Knochens 

ist aus Gründen der Übersichtlichkeit bis zur Diaphyse entfernt. 

(Funktionelle Anatomie des Menschen, Rohen, 2005) ............................... 15 

Abb. 8:  Trabekel am proximalen Femur............................................................. 17 

Abb. 9: Grad V des progressiven Schwunds der Spongiosa, Darstellung der 

Ward’schen Dreiecks (Osteoporose Atlas der radiologischen Diagnostik 

und Differentialdiagnose, Weiske, 1998) ................................................ 17 

Abb. 10:  Schematische Darstellung der Umbauphasen am trabekulären Knochen..

 ................................................................................................................ 20 

Abb. 11:  Femur des Rindes (Pfeil) mit ausgeprägtem Trochanter major (Anatomie 

der Haussäugetiere, König, 1999) .......................................................... 22 

Abb. 12: Femur des Schweins (Pfeil) (Anatomie................................................... 23 

Abb. 13:  Femur des Schafes (Pfeil) (Filzlexikon, ................................................. 23 



 

 86 

Abb. 14: Operativ entnommener humaner Femurkopf nach TEP; die helle gelbliche 

Fläche zeigt einen Knorpelschwund bei Arthrose................................... 24 

Abb. 15: Kunststoffe, die getestet wurden (Airex (Herex) C.70.55, C.70.75, 

C.70.90, C.70.130, C70.200, AIREX R 63.80, Rohacell 200 WI; nicht im 

Bild: Rohacell 71IG und 110 IG) ............................................................. 26 

Abb. 16: Proximaler Femur eines vier ................................................................... 27 

Abb. 17:  Komplettes Femur eines drei Jahre alten Schafes ................................. 28 

Abb. 18:     Orientierung anhand der Drucktrabekel 1. Ordnung............................... 31 

Abb. 19: Drei Zentimeter langer Probezylinder ..................................................... 32 

Abb. 20:   Probezylinder für den uniaxialen Druckversuch..................................... 32 

Abb. 21: Röntgenbilder des proximalen Femur: links: Röntgenbild eines 4,5 

Monate alten Rindes, rechts: Röntgenbild eines 4 Monate alten 

Schweines. Die Pfeile kennzeichnen jeweils die Epiphysenfugen am 

Caput femoris bzw. die Apophysenfugen am Trochanter major; das x 

markiert den Bereich der Drucktrabekel (kein maßstabsgetreuer 

Vergleich) ............................................................................................... 35 

Abb. 22: Röntgenbild des proximalen Femur eines drei Jahre alten Bergschafs; die 

Pfeile markieren die geschlossenen Epi- bzw. Apophysenfugen............ 35 

Abb. 23: Schnittbilder durch den proximalen Femur, a) Rind, b) Schwein; die Pfeile 

markieren die Epihysenfugen bzw. die Apophysenfugen, c) Schaf; ....... 37 

Abb. 24: Distaler Femur beim Schaf, .................................................................... 38 

Abb. 25:     Skizze eines Spannungs-Stauchungs-Diagramms................................. 41 

Abb. 26:  Uniaxialer Druckversuch........................................................................ 43 

Abb. 27:     Versuchsanordnung für den 3-Punkt-Biegeversuch; .............................. 44 

Abb. 28:  Probezylinder aus Kunststoff ................................................................. 45 

Abb. 29: 3-Punkt-Biegeversuch eines humanen Probezylinders .......................... 46 

Abb. 30:  Für den Schraubenausrissversuch ........................................................ 48 

Abb. 31: Schraubenaussrissversuch..................................................................... 49 

Abb. 32: Altersabhängige Mittelwerte aller Proben des uniaxialen Druckversuchs51 

Abb. 33: Mittelwerte der Maximalkraft der gesamten weiblichen (W) und 

männlichen (M) Druckversuche .............................................................. 53 

Abb. 34: Mittelwerte des E-Moduls der gesamten weiblichen (W) und männlichen 

(M) Druckversuche ................................................................................. 53 

Abb. 35: Vergleich der Maximalkraft zwischen künstlichem und humanem Knochen ..

.......................................................................................................................... 56 



 

 87 

Abb. 36:     Vergleich des E-Moduls zwischen künstlichem und humanem Knochen56 

Abb. 37: Vergleich der Maximalkraft zwischen humanem (gelb) und tierischem 

(orange) Knochen................................................................................... 58 

Abb. 38: Vergleich des E-Moduls zwischen humanem (gelb) und tierischem (.........

 orange) Knochen .................................................................................... 58 

Abb. 39: Darstellung des E-Moduls in Abhängigkeit vom Alter ............................. 60 

Abb. 40: Darstellung der Mittelwerte des E-Moduls der Kunststoffe (gelb) und der 

humanen Proben (orange)...................................................................... 62 

Abb. 41: Mittelwerte der Maximalkraft der humanen Femurproben eingeteilt in 

Altersgruppen ......................................................................................... 63 

Abb. 42: Darstellung der Mittelwerte der Maximalkraft (Fmax) in Abhängigkeit vom 

Alter ........................................................................................................ 64 

Abb. 43: Darstellung der Mittelwerte der Maximalkraft (Fmax) der humanen 

(orange) und künstlichen (gelb) Proben.................................................. 66 

Abb. 44: Vergleich der Maximalkraft zwischen humanem (orange, altersabhängig 

aufgeteilt) und tierischem (gelb) Knochen .............................................. 67 

 

 
 

 



 

 88 

 

11. Tabellenverzeichnis 

 

Tab. 1:    Rohdichten der verwendeten Kunststoffe.................................................. 25 

Tab. 2:   Auswertung der gesamten humanen Proben im uniaxialen Druckversuch 

(SD   = Standardabweichung, MW = Mittelwert aller Proben, n = Anzahl der 

Proben) ...................................................................................................... 50 

Tab. 3: Geschlechtsabhängiger Vergleich der gesamten humanen Proben des 

uniaxialen Druckversuchs (SD =Standardabweichung, MW = Mittelwert aller 

Proben) ...................................................................................................... 52 

Tab. 4: Vergleich der vom Hersteller angegebenen Maximalwerte ........................ 54 

Tab. 5: Vergleich der Proben aus künstlichem und humanem Knochen im 

Druckversuch (SD = Standardabweichung) ............................................... 55 

Tab. 6: Vergleich der tierischen und humanen Proben im Druckversuch (SD = 

Standardabweichung, n = Anzahl der Proben)........................................... 57 

Tab. 7: Ergebnisse der unterschiedlichen Lokalisationen des Schafknochen: Caput   

femoris, Condylus medialis, Condylus lateralis (SD = Standardabweichung)

................................................................................................................... 59 

Tab. 8:  Auswertung des 3-Punk-Biegeversuchs.................................................... 61 

Tab. 9:    Zum Ausriss benötigte Maximalkraft (SD = Standardabweichung)............ 63 

Tab. 10:   Auswertung des Schraubenausrissversuches der humanen und ünstlichen   

 Proben  (SD = Standartabweichung, n = Anzahl der Proben) ................ 65 

Tab. 11: Auswertung des Schraubenausrissversuches der humanen und tierischen 

Proben (SD = Standartabweichung ,n = Anzahl der Proben) ................. 67 

Tab. 12: In der Literatur vorhandene Ergebnisse aus uniaxialen Druckversuchen 

von trabekulärem Knochen bei unterschiedlicher Lokalisation (n. a.: nicht 

angegeben) ............................................................................................ 75 

 



 

 89 

 

12. Literaturverzeichnis 

 
Augat, Peter, Thomas Link, Thomas F. Lang, John C. Lin, Sharmila Majumdar, 
Harry K. Genant: Anisotropy of the elastic modulus of trabecular bone specimens 
from different anatomical locations 
Medical Engineering & Physics 20 (1998) 124–131 
 
Banhart, J.; Eigenschaften und Anwendungsgebiete offenporiger metallischer  
Werkstoffe; Materialwissenschaft und Werkstofftechnik. 31, 501 – 504, 2000 
 
Bayraktar, Harun H., Elise F.Morgan, Glen L.Niebur, Grayson E.Morris , 
Eric K.Wong, Tony M.Keaveny: Comparison of the elastic and yield properties of 
human femoral trabecular and cortical bone tissue; Journal of Biomechanics 37 
(2004) 27–35 
 
Birnbaum, K., R. Sindelar, J.R. Gärtner and D.C. Wirtz: 
Material properties of trabecular bone structures 
Orthopaedic Department, Technical university Aachen, Pauwelsstr. 30, D-52074 
Aachen, Germany, 2001 
 
Bouxsein M.L., Myers E.R.,  Hayes W.C. (1996), Biomechanics of Age-Related 
Fractures, Osteoporosis. Academic Press Inc. S. 373 -393 
 
Bramer, A.M., Barentsen, H.R., vd Elst, M., de Lange, S.M., Patka, P., Haarmann, 
H., Representative assessment of long bone shaft biomechanical properties: an 
optimized testing method. In: Journal of Biomechanics 31, S. 741 – 754, 1998 
 
Bruyere Garnier, K., Dumas, R., Rumelhart, C, Arlot, M.E.; Mechanical 
characterization in shear of human femoral cancellous bone: torsion and shear tests. 
In: Medical Engineering & Physics 21, S. 641 – 649, 1999 
 
Burkhard, H., Werkstoffprüfung Ermittlung von Werkstoffeigenschaften,  
Fachbuchverlag Leipzig im Carl Hauser Verlag,  2003, S. 137-143 
 
Cristofolini, L.; Viceconti, M.; Cappello, A.; Toni, A.: Mechanical validation of whole 
bone composite femurs. In: J.Biomechanics4 (1996): S. 
 525-535 
 
Fazzalari, N. L, M. R. Forwood, K. Smith, B. A. Manthey and P. Herreen:Assessment 
of Cancellous Bone Quality in Severe Osteoarthrosis: Bone Mineral Density, 
Mechanics, and Microdamage, April 1998:381–388 
 
Gibson, L. J., The mechanical behaviour of cancellous bone. In: J.Biomechanics Vol. 
18, No. 5, S. 317-328, 1985 
 
Gibson, L.J.; Ashby, M.F., Cellular Solids, Structure & Properties, Pergamon  
Press; First edition; 1987: 176 - 227 
 
 



 

 90 

 
Gibson, L. J., Ashby, M. F., Zhang, J., Triantafillou, T. C., Failure Surfaces For  
Cellular Materials Under Multiaxial Loads-I. Modelling, International Journal of  
Mechanical Sciences 31 No 9; 1989, 635-663 
 
Goldstein, S. A.: The mechanical properties of trabecular bone : dependence on 
anatomic location and function 
J. Biomechanics Vol. 20, No. 11/12, 1055-1061, 1987 
 
Hayes, W. C, Bouxsein, M.L: Biomechanics of Cortical and Trabecular Bone: 
Implications for Assessment of Fracture Risk; Basic Orthopaedic Biomechanics, 2nd 
ed., 69-118, 1997 
 
Hüter-Becker/Dölken, Biomechanik, Bewegungslehre, Leistungsphysiologie, 
Trainingslehre; Georg Thieme Verlag, 2005, 51-54  
 
Jaasma, Michael J, Harun H. Bayraktara, Glen L. Niebur, Tony M. Keaveny: 
Biomechanical efects of intraspecimen variations in tissue modulus 
for trabecular bone 
Journal of Biomechanics 35 (2002) 237–246 
 
Judex, St., Boyd, St, Qin, Yi-Xian, Turner, S., Ye, K. Müller, R., Rubin, C. 
Adaptations of Trabecular Bone to Low Magnitude Vibrations Result 
in More Uniform Stress and Strain Under Load; Annals of Biomedical Engineering, 
Vol. 31, pp. 12–20, 2003 
 
Kang JS, Kim NH: The biomechanical properties of deep freezing and freeze drying 
bones and their biomechanical changes after in-vivo allograft. Yonsei Med J 36 
(1995) 332-335. 
 
Keaveny, T. M.; Morgan, E. F.; Niebur, G. L.; Biomechanics of trabecular bone. 
Annu. Rev. Biomed. Engl.; 3:307-33, 2001 
 
König, H.E., Liebig, H-G.: Anatomie der Haussägetiere Lehrbuch und Farbatlas für 
Studium und Praxis. Stuttgart; New York Schattauer Verlag, 1999 
 
Leonhardt, Helmut: Histologie, Zytologie und Mikroanatomie des Menschen. 
Stuttgart; New York: Georg Thieme Verlag, 1990 
 
Lill, H.; Hepp, P.; Gowin, W.; Oestmann, J.W.;Korner, J.;Haas, N.P.; Josten, C.; 
Duda, G.-N.: Alters- und geschlechtsabhängige Knochenmineraldichteverteilung und 
mechanische Eigenschaften des proximalen Humerus. In: Fortschr.Röntgenstr. 
(2002) S. 1544-1550 
 
Linde F., Sorensen CF. The effect of different storage on the mechanical Properties 
of bone. J. Biomech 1993, 26(10): 1249-52 
 
Link, B.: Pull-Out and Strip-Out strength of cancellous bone screws in artificial 
‘Osteoporotic generic bones’. AO Research Institute, 2004 
 
 
 



 

 91 

 
 
 
 
Lippert, H.; Deller, T.; Delventhal, S.; Herbold, D.; Lippert-Burmester, W.; Rothkötter, 
H.-J.; Steiniger, B.: Lehrbuch Anatomie. München Jena :Urban&Fischer, 2003 
 
Lotz, J.C, Gerhart, T, Hayes, W: Mechanical Properties of Trabecular Bone from the 
Proximal Femur: A Quantitative CT Study, Journal of Computer Assistet 
Tomography, 14(1): 107-114, Jan/Feb 1990 
 
Martens, M, Van Auderkercke, R, Delport, P, De Meester, P, Mulier, J.C:The 
mechanical characteristics of cancellous bone at the upper femoal region; J. 
Biomechanics Vol. 16, No. 12, pp. 971-983, 1983 
 
Morgan, Elise F., Harun H. Bayraktar, Oscar C. Yeh, Sharmila Majumdar, 
Andrew Burghardt, Tony M. Keaveny: Contribution of inter-site variations in 
architecture to trabecular bone apparent yield strains; Journal of Biomechanics 37 
(2004) 1413–1420 
 
Morgan, Elise F., Tony M. Keaveny: Dependence of yield strain of human trabecular 
bone on anatomic site 
Journal of Biomechanics 34 (2001) 569–577 
 
Niethard, F. U, Pfeil, J: Orthopädie; 5., korrigierte Auflage, Georg Thieme Verlag, 
Stuttgart, 2005 
 
Riehle, M., Simmchen, E., Grundlagen der Werkstofftechnik, Deutscher Verlag für 
Grundstoffindustrie, Stuttgart, 2000, 140-144 
 
Rohen, Lütjen-Drecoll: Funktionelle Anatomie des Menschen; 11. Auflage, 
Schattauer Verlag, 2005 
 
Rubin, C, Turner, S, Müller, R, Mittra, E., McLeod, K., Lin, W., Qin, Y., Quantity and 
Quality of Trabecular Bone in the Femur Are Enhanced by a Strongly Anabolic, 
Noninvasive Mechanical Intervention, JOURNAL OF BONE AND MINERAL 
RESEARCH, Volume 17, Number 2, 2002 
 
Saechtling, H., Baur, E., Brinkmann, S., Osswald, T. A., Schmachtenberg, E.,  
Kunststoff Taschenbuch, 30. Ausgabe, Carl Hanser Verlag, S. 387, München, 2007 
 
Thompson, M. S, McCarthy,I, Lidgren, L, Ryd. Leif: Compressive and Shear 
Properties of Commercially Available Polyurethane Foams, Journal of Biomechanicl 
Engineering, Vol. 125, October 2003, 732-734 
 
Weiske, R.; Lingg, G.; Glüer, C.-C. Hg.: Osteoporose Atlas der radiologischen 
Diagnostik und Differentialdiagnose. Stuttgart; Jena; Lübeck; Ulm: Gustav Fischer, 
1998 
 
 

 



 

 92 

 

13. Danksagung 

 

Die vorliegende Arbeit entstand während meines Medizinstudiums an der 

Technischen Universität München. Wissenschaftlich betreut wurde die Arbeit von der 

Abteilung für Biomechanik des Klinikums rechts der Isar, Abteilung für Orthopädie 

und Unfallchirurgie. 

Nachfolgend genannten Personen möchte ich für Ihre Unterstützung besonders 

danken: 

 

• PD Dr. med. Rainer Burgkart für die bereitwillige Übernahme und Betreuung 

dieser Arbeit sowie die Hilfeleistung bei der Präsentation der Arbeit beim 

deutschen Kongress für Orthopädie und Unfallchirurgie in Berlin 

 

• Prof. Dr. med. Reiner Gradinger, Leiter der Klinik Orthopädie und 

Unfallchirurge rechts der Isar, für die Genehmigung dieser Arbeit  

 

• Prof. Dr. -ing. Erwin Steinhauser, für die Initiierung des Projekts und Leitung 

der experimentellen Versuchdurchführung 

 

• Dr.–Ing. Ulrich Schreiber, Dipl. Ing. Stefan Eichhorn sowie dem ganzen Team 

des Biomechanik Labors für die unermüdliche Unterstützung  der Experimente 

sowie der Mannschaft der Biomechanik 

 

• Dem Institut für medizinische Statistik und Epidemiologie für die freundliche 

Unerstützung der statistischen Auswertung 

 

• Den Ärzten der Orthopädie des Klinikums rechts der Isar für die Sammlung 

der humanen Femurköpfe im OP 

 

• Dem Landesuntersuchungsamt für Gesundheitswesen für die Bereitstellung 

der tierischen Knochenproben 

 

 



 

 93 

 

 

• Meiner Familie, ohne deren Unterstützung diese Arbeit niemals möglich 

gewesen wäre 

 


