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Einleitung

1 Einleitung

Die intensiv betriebene Forschung auf dem Gebiet der Frakturheilung im letzten
Jahrhundert schaffte mit neuen Erkenntnissen die Voraussetzung fur bedeutende
Innovationen in der Therapie von Knochenbrichen. Ein damit verbundener
Meilenstein war die Grindung der AO im Jahr 1958 im schweizerischen Biel. Sie
bescherte der Unfallchirurgie das Novum einer systematisierten Frakturenlehre und
eines standardisierten Managements von Verletzungen des Bewegungsapparates.
Gleichzeitig gelang es erstmalig die unfallchirurgische Forschung koordiniert zu
forcieren. Innerhalb kirzester Zeit entwickelte sich die AO zu einem globalen
Netzwerk aus Chirurgen, Wissenschaftlern und OP-Personal, welches die
Verbesserung von Operationstechniken und Implantaten, sowie deren Etablierung,
als weltweiten Standard vorantrieb [46]. Die Biologische Osteosynthese und minimal-
invasive Techniken sind heute grundlegende Bestandteile des traumatologischen
Alltags. Auch die technologische Integration von Navigation und assistierenden
Robotern in die Operationssale, sowie modernste bildgebende Verfahren spiegeln
das aktuelle hohe Niveau in der Unfallchirurgie wieder. Doch trotz dieser
kursorischen Optimierungen, werden bei 10-20% aller Frakturen Heilungsstérungen
beobachtet [32]. Angesichts dieser Tatsache, aber auch unter Berucksichtigung des
wirtschaftlichen Aspektes, wird deutlich, dass ein weiteres intensives Engagement in
der unfallchirurgischen Forschung zur Verbesserung der Frakturheilung notwendig

ist.

Die Plattenosteosynthese hat ihren festen Platz in der operativen Therapie von
Knochenbrtichen. Sie wurde 1886 das erste Mal von dem Chirurgen Carl Hansmann
am Hamburger Krankenhaus St. Georg durchgefuhrt [48]. Seither gab es zahlreiche
Neuerungen, welche die Implantate verbesserten und sie den wachsenden
Erkenntnissen bezuglich der Knochenbiologie anpassten. Ein bedeutender
Fortschritt in der Evolution der Plattenosteosynthese war die Einfihrung der
Winkelstabilitat in den 90er Jahren des 20. Jahrhunderts. Durch die Verwendung
winkelstabiler Implantate als Fixateur interne lie} sich eine atraumatische
Osteosynthesetechnik realisieren, die den Schutz der Weichteile und der ossaren
Durchblutung in den Vordergrund stellte. Diese biologischen Aspekte standen lange

Zeit im Schatten einer stark mechanisch gepragten Betrachtungsweise der
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Einleitung

Frakturheilung. Bis zur Mitte des vergangenen Jahrhunderts galten eine akribische
Rekonstruktion und eine absolute Stabilisierung der Fraktur noch als Voraussetzung
fur eine erfolgreiche Knochenheilung. Ziel der osteosynthetischen Frakturversorgung
war dabei die direkte Knochenheilung ohne Kallusbildung. Unter dem Aspekt der
,biologischen Osteosynthese, sehen winkelstabile Plattensysteme von einer
genauen anatomischen Reposition ab und beabsichtigen eine relativ stabile
Fragmentfixierung [23, 61]. Daher beruhen sie auf der spontanen Knochenheilung
mit  Kallusbildung [15, 59]. Die spontane Knochenheilung wird durch
Frakturbewegungen im Mikrometerbereich induziert [30]. Ein gewisses Ausmal} der
interfragmentaren Bewegung gilt hierbei als essentiel, um einen optimalen
Heilungsablauf zu gewahrleisten.

Die Steifigkeit einer Osteosynthese ist ein entscheidender Faktor, der die
interfragmentare Bewegung limitiert und darUber direkt Auswirkungen auf den
Prozess der Frakturheilung hat [7]. Winkelstabile Plattensysteme weisen eine
relativ hohe strukturelle Steifigkeit auf. Durch die feste Verbindung zwischen
Schrauben und Platte, ist die Biegung des Implantates der alleinige Garant fur eine
gewisse Dynamisierung der Frakturzone. Hieraus ergibt sich die Uberlegung, dass
winkelstabilen Plattenosteosynthesen zu steif sein konnten, um die notwendige
interfragmentére Bewegung zu erméglichen [15, 45]. Diese Uberlegung wird durch
Fallstudien unterstitzt, die bei winkelstabilen Platten wie dem LISS oder der
Locking Compression Plate (LCP) eine verzégerte Knochenheilung oder gar das
Auftreten einer Pseudoathrose beschreiben [5, 75, 83].

Eine genaue Analyse der Knochenheilung ist durch tierexperimentelle Studien
modglich. Derzeit erfolgen an der Musculosceletal Research Unit (MSRU) der
Vetsuisse Fakultat in Zirich in vivo Untersuchungen an der Schafstibia zur
Knochenheilung von Osteosynthesen mit der LCP. Der erste Teil der vorliegenden
Arbeit basiert auf dieser Studie. Die Schafstibia hat sich im Zusammenhang mit
der Evaluierung von Implantaten als ein bewahrtes Modell in der
traumatologischen und orthopadischen Forschung etabliert. Allerdings
unterscheidet sich die Applikation der LCP in den Tierversuchen von dem
humanen Anwendungsprinzip der LCP. Da sich bei Tieren die Mdglichkeit einer
Teilbelastung nicht ohne grélReren Aufwand arrangieren lasst, ist die
Plattenosteosynthese beim Schaf aus Stabilitatsgrinden um ein Vielfaches steifer.

Diese Diskrepanz bringt das Problem mit sich, dass sich die Erkenntnisse aus den
9



Einleitung

Tierexperimenten nicht direkt auf die Klinik Ubertragen lassen. Ein Vergleich ist
erst dann moglich, wenn man die unterschiedlichen Steifigkeiten genau bestimmt
und so die Ergebnisse in Relation zu den Steifigkeiten interpretieren kann. Im
ersten Teil der Arbeit erfolgten daher zunachst eine Quantifizierung und ein
Vergleich der Steifigkeiten von humaner und veterinarer LCP-Osteosynthese. Die
Bezeichnung ,veterinare LCP-Osteosynthese“ bezieht sich dabei speziell auf die
Anwendung der LCP in den Tierversuchen aus Zurich.

Ausgehend von der Hypothese, dass winkelstabile Plattensysteme zu steif sein
konnten, um die spontane Knochenheilung optimal zu férdern, wurde dann im
zweiten Teil der Studie ein neues Implantat - die Dynamische
Kopfverriegelungsschraube (DLS) — biomechanisch getestet. Dieses neue
Schraubenkonzept stellt eine Strategie dar, die Steifigkeit von winkelstabilen
Plattensystemen zu reduzieren, um darlber die interfragmentare Bewegung zu
erhohen. Der Effekt der DLS konnte in Verbindung mit den zuvor getesteten LCP-
Osteosynthesen analysiert werden.
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Stand des Wissens

2 Stand des Wissens

2.1 Die Frakturheilung

Eine Fraktur tritt auf, wenn durch Einwirken einer direkten oder indirekten Gewalt die
mechanische Festigkeit des Knochens uberschritten wird. Als Konsequenz bricht der
Knochen. Der daraufhin einsetzende Regenerationsprozess ist von multiplen
Faktoren abhangig [60, 72]. Vitalitat, Fragmentkontakt und Stabilitat sind dabei
Grundvoraussetzungen fur einen komplikationslosen Heilungsverlauf [79].
Behandlungsmallnahmen dienen dazu, diese Bedingungen flir eine
Knochenreparation im Sinne einer Restitutio ad integrum zu gewahrleisten. Dabei
werden, abhangig von den mechanischen Konditionen am Frakturspalt zwei
Prinzipien der Knochenbruchheilung unterschieden: die primare und die sekundare
Knochenbruchheilung. Da die sekundare Bruchheilung gegeniber der primaren
keinesfalls minderwertig ist, schlagt Perren die objektiveren Bezeichnungen der

direkten und der spontanen Frakturheilung vor [79].

2.1.1 Die direkte (primédre) Knochenbruchheilung

Die direkte Knochenbruchheilung ist eine iatrogen induzierte Form der
Frakturheilung. Sie wird durch eine exakte anatomische Reposition und
insbesondere durch eine rigide Fixation der Frakturelemente bewirkt z.B. bei
Zugschrauben oder der konventionellen Plattenosteosynthese. Durch die absolute
Versteifung in der Frakturzone wird das Auftreten von interfragmentaren
Bewegungen unterbunden. Damit fehlt der Reiz fur die Kallusbildung und es kommt
zur sog. Kontaktheilung, d.h. die Fragmente werden durch longitudinal einwachsende
Osteone direkt miteinander verbunden. Eine zweite Variante der primaren
Knochenbruchheilung ist die Spaltheilung. Sie tritt auf, wenn zwischen den fixierten
Fragmenten ein Spalt von wenigen Millimetern verbleibt. Dieser wird mit
Geflechtknochen aufgefullt, welcher dann sekundar in lamellaren Knochen
umgewandelt wird [54, 79, 86].

11
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2.1.2 Die spontane (sekundére) Knochenbruchheilung

Die haufigere Form der Frakturheilung ist die spontane Knochenbruchheilung bei
weniger rigider Fixation der Frakturelemente. Sie beschreibt die naturliche Form der
Knochenkonsolidierung  durch  periostale und  endostale  Kallusbildung.
Ausschlaggebender  Triggermechanismus  fir die  Kallusformation  sind
interfragmentare Bewegungen, die durch eine relative Flexibilitat der Fragmente
zueinander ermoglicht werden [7, 30, 52, 79]. In der Klinik beobachtet man die
spontane Knochenbruchheilung bei der funktionellen sowie der konservativen
Frakturbehandlung und bei bestimmten Osteosyntheseverfahren wie der
Marknagelung, dem Fixateur externe und der elastischen
Uberbriickungsosteosynthese. Um in der Versorgung von Briichen ein optimales
,Outcome® zu erzielen, ist die Berlcksichtigung von sowohl biologischen (z.B. die
ossare Blutversorgung) als auch mechanischen (z.B. die Steifigkeit einer

Osteosynthese) Faktoren unerlasslich.

Die physiologischen Vorgange bei der spontanen Frakturheilung lassen sich in vier
Stadien unterteilen, die sich zeitlich Uberschneiden [4, 16, 52]. Bei einer Fraktur
brechen Kortikalis und Spongiosa, das Periost zerreil3t und auch die nutritiven
Gefalle im Knochengewebe werden verletzt. Unmittelbar nach dem Frakturereignis
beginnt das (1) Stadium der Entzindung (Dauer: 1 bis 7 Tage). Es kommt zur
Ausbildung eines Frakturhamatoms. Die Hypamie an den Frakturfragmenten fihrt zu
einer Knochennekrose von wenigen Millimetern. Die einsetzende Resorption des
avitalen Knochengewebes zeigt sich klinisch anhand einer Verbreiterung des
Frakturspaltes im Rontgenbild. Zellproliferation, Kapillaraussprossung und
Chemotaxis von Entzindungszellen sind weitere wesentliche Vorgange der
inflammatorischen Phase. In dem darauf folgenden (2) Granulationsstadium (Dauer:
etwa 3 Wochen) wird das primare Hamatom umorganisiert und zunehmend durch
fibrokartilaginares Gewebe (,weicher Kallus®) ersetzt. Eine intensivierte Angiogense
verbessert die Sauerstoffversorgung des Defektmilieus und fordert den
Regenerationsprozess. Die Knorpelzellen proliferieren und Uberbricken den
Frakturspalt. Im weiteren Verlauf kalzifiziert das neue Knorpelgewebe und
ausgehend von aktivierten periostalen Osteoblasten kommt es unter dem Periost zur
Formation von Geflechtknochen. Dieses fuhrt zu einer kontinuierlichen Stabilisation

der Frakturzone. Im Stadium der (3) Kallushartung (Dauer: 3 bis 4 Monate) wird
12
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durch die enchondrale Ossifikation und die periostale Knochenformation der Kallus
komplett in Geflechtknochen umgewandelt. Der Geflechtknochen ist aufgrund seiner
nichtausgerichteten Faserstruktur belastungsinstabil. Durch funktionelle Adaption an
die mechanische Beanspruchung entsteht sekundar aus dem Geflechtknochen der
Lamellenknochen. Dieses Stadium wird als (4) Remodeling bezeichnet (Dauer:
Monate bis Jahre). Der ausdifferenzierte Lamellenknochen weist eine geordnete
Struktur auf und ist wieder voll belastungsfahig. Mit der Rekonvaleszenz der
ursprunglichen Knochenkontur ist der Prozess der Frakturheilung vollendet.

Die Regulation der Frakturheilung unterliegt zahlreichen Einflissen. Endokrine,
neurale und vaskulare Faktoren spielen hier eine Rolle. Entscheidend aber fir die
spontane Knochenbruchheilung sind insbesondere mechanische Aspekte.

2.1.3 Mechanische Faktoren der Kallusbildung

Die klinische Erfahrung und zahlreiche experimentelle Studien der vergangenen
Jahre haben gezeigt, dass die mechanischen Rahmenbedingungen einen grof3en
Einfluss auf Ausbildung und Differenzierung des Kallusgewebes und somit auf die
spontane Knochenheilung haben [30, 34, 38-40]. Die interfragmentare Bewegung
stellt den wichtigsten Triggermechanismus der Kallusbildung dar. Dabei liegt die
optimale therapeutische Dimension der interfragmentaren Bewegung in einem sehr
kleinen Bereich; sowohl zuviel als auch zu wenig ,Dynamik® in der Frakturregion
kann eine ,delayed-“ oder gar eine ,non-union“ zur Folge haben. GrolRe
Frakturbewegungen konnen zwar eine erhebliche Kallusmenge produzieren,
allerdings geschieht dies auf Kosten der strukturellen Qualitat des Kallus. Der
gebildete Kallus ist minderwertig und weniger belastbar, so dass trotz erheblichem
Kallusvolumen eine Uberbriickung der Fraktur ausbleiben kann [7, 8]. Die ideale
Amplitude der interfragmentaren Bewegung, bezogen auf einen Vektor aus axialer
und querer Fragmentbewegung, sollte nach Sturmer in einem Bereich von 500-
1000um liegen [78]. Wolf et al. kommen in einer tierexperimentellen Studie von 1998
zu einem ahnlichen Ergebnis. Er sieht den optimalen Bereich flr die interfragmentare
Bewegung zwischen 200-1000um, wobei er nur die axiale Bewegung der Fragmente
bewertet [87, 89].

Die Mikrobewegungen treten in vivo an der Frakturzone in allen Raumachsen auf.
Sie stellen ein komplexes Bewegungsmuster dar und ergeben sich aus der

Wechselwirkung von drei Hauptbelastungskomponenten (axiale Kompression,
13
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Rotation und Biegung). Hierbei wird der Mikrobewegung in axialer Richtung eher ein
positiver und den Scherbewegungen eher ein negativer Effekt zugeschrieben [1, 7].
In der Literatur finden sich aber auch Autoren, die die Wirkung der Scherbewegung
als vorteilhaft bewerten [57].

Das Ausmal® und die Richtung der interfragmentaren Bewegung werden im
Wesentlichen von der Belastung der operierten Extremitat, von der Stabilitat der
Osteosynthese und von der Steifigkeit der momentanen Kallusbildung beeinflusst [7].
Die Frakturbewegung ist umso groRer, je hoher die Belastung, je flexibler die
Osteosynthese und je weicher der Kallus Mit zunehmendem Durchmesser und
Mineralisation des Kallus kommt es zur progressiven Stabilisierung der Fraktur.
Dabei nimmt die Steifigkeit des Knochens mit der 4. Potenz des Querschnitts der
Kallusmanschette zu [60]. Dieses zieht eine Reduktion der interfragmentaren

Bewegung nach sich und ermdglicht die knécherne Fusion der Fragmente.

Durch die biomechanische Prufung von konsolidierten Knochenbrichen konnte in
experimentellen Tierstudien gezeigt werden dass die Kallusbildung eng mit der
Stabilitat der Osteosynthese zusammenhangt [9, 17, 30, 64]. Der Begriff der Stabilitat
ist physikalisch nicht definiert, dennoch ist er im medizinischen Sprachgebrauch fest
etabliert. Hierbei werden mit der Stabilitat als Oberbegriff die biomechanischen
Eigenschaften eines Knochen-Platten-Konstrukts beschrieben. Diese setzen sich aus
der Steifigkeit, der Festigkeit und dem Verhalten des Knochen-Implantat-Konstrukts
bei zyklischer Dauerbelastung zusammen [61]. Entscheidend fur den biologischen
Prozess der Knochenheilung ist die Steifigkeit. Diese darf nicht mit der Festigkeit
verwechselt werden, die ein Mal fur die ertragbare Belastung einer Osteosynthese
bis zu deren Versagen (Schraubenausriss, Bruch des Implantate oder des
Knochens, etc.) darstellt. Die Steifigkeit beschreibt den Widerstand der
Osteosynthese gegen eine elastische Verformung unter Belastung. Sie hangt von
dem Osteosynthesematerial, der Geometrie des Implantates und der Qualitat der
Implantat-Knochenverbindung ab [7]. Um die Steifigkeit zu ermitteln werden in der
Regel die zwei Parameter ,Belastung” (F) und ,Deformation (X) zueinander in
Beziehung gesetzt. Auf diese Weise erhalt man eine Belastungs-Deformationskurve
mit der Belastung (F) auf der Ordinate und der Deformation (X) auf der Abszisse. Ist
die Verformung reversibel und nimmt die Osteosynthese nach Belastungsende

wieder ihre ursprungliche Form an, so spricht man von einer elastischen Verformung
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Stand des Wissens

(elastische Region). Liegt eine irreversible Deformation vor wurde die
Elastizitatsgrenze Uberschritten und im plastischen Bereich belastet (plastische
Region). Bei weiterer Belastung wird letztendlich der Punkt der absoluten Festigkeit

(Maximale Belastbarkeit) erreicht und das Implantat bricht.

Elastizitdtsgrenze

Plastische
Region T

Belastung F

Absolute Festigkeit

Steifigkeit = AF/Ax

v

Deformation x

Abbildung 2.1: Belastungs-Deformations-Kurve  zur  Untersuchung der
Struktureigenschaften einer Osteosynthese.

Die Steigung der Kurve im elastischen Bereich entspricht der Steifigkeit. Die

Steifigkeit kann demnach folgendermalen definiert werden:

Steifigkeit = Belastung AF/Deformation AX

Allerdings ist die Steifigkeit kein festes Mal} fur eine Osteosynthese, sondern hangt
von der Art der Belastung und von der Art der Deformation ab. So ergeben sich
mehrere Definitionen der Steifigkeit, z.B. axiale Steifigkeit, Biegesteifigkeit oder
Torsionssteifigkeit [2, 11].

Ausgehend von der Kenntnis, dass vor allem Mikrobewegungen in axialer Richtung
die Kallusbildung fordern, ist die axiale Steifigkeit einer Osteosynthese von
besonderer Relevanz fur ein erfolgreiches ,Outcome®. Uhthoff et al. sind der Ansicht,
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dass eine Osteosynthese, die axiale interfragmentare Bewegungen gezielt zulasst
und dabei gleichzeitig eine ausreichende Biege- und Torsionssteifigkeit aufweist, zu
einer Verbesserung der Kallusformation fuhrt [82]. Epari et. al kommen in einer
experimentellen Studie zu derselben Auffassung. Sie konnten nachweisen, dass die
axiale Steifigkeit die Frakturheilung direkt beeinflusst. Dabei fihrten moderate Werte
der axialen Steifigkeit zu den besten Ergebnissen bezlglich der Kallusmenge und -
qualitat [17].

Neben der interfragmentaren Bewegung, nimmt auch die Frakturspaltweite Einfluss
auf die Kallusbildung. In experimentellen Arbeiten konnte gezeigt werden, dass eine
Zunahme der Spaltbreite zu einer Verzogerung der Frakturheilung fuhrt. Die Wirkung
der Mikrobewegung auf die Knochenheilung steht ebenfalls in Beziehung zu der
Spaltweite. So fuhren grole interfragmentare Bewegungen, kombiniert mit einer
grolRen Spaltbreite (6mm), zu einer verminderten Kallusbildung, wahrend sie bei
kleinerem Spalt (2mm) eine erhebliche Kallusbildung induzieren [6].

Der Zusammenhang zwischen interfragmentarer Bewegung und Frakturspaltweite
wird flr die Kallusbildung auf histomorphologischer Ebene deutlich. Die
Mikrofrakturbewegungen fuhren zu einer Verformung des Gewebes zwischen den
Fragmenten. Auf die Gewebszellen wirkt diese Verformung als Dehnung. Die
Dehnung hat dabei entscheidenden Einfluss auf die Differenzierung und Proliferation
des Kallusgewebes. Sie ist definiert durch die relative Anderung der
Frakturspaltweite (AL) dividiert durch die Frakturspaltweite (L) (Dehnung = AL/L) und
wird als prozentualer Wert angegeben. Dehnungswerte zwischen 2% und 10%
fordern die Kallusbildung. Wird die Dehnungstoleranz des Kallusgewebes
uberschritten (Dehnung > 10%) kommt es zur Gewebszerrheilung und zur Stérung
der spontanen Knochenheilung. Bei Werten < 2% bleibt die Kallusbildung aus [15,
53, 61].

2.2 Historische Entwicklung der Plattenosteosynthese

Lange Zeit war die Behandlung von Frakturen konservativen Methoden vorbehalten.
Erst die EinflUhrung der Asepsis in den Operationssaal und die Entwicklung der
Narkose schufen um die Mitte des 19. Jahrhunderts die notwendigen
Voraussetzungen fur ein operatives Vorgehen bei Knochenbrichen.
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Als Pionier und Wegbegrunder der Plattenosteosynthese gilt der Hamburger Chirurg
Carl Hansmann. Er publizierte 1889 ,Eine neue Methode der Fixierung der
Fragmente bei komplizierten Frakturen®. Die Plattenosteosynthese von Hansmann
wurde mit monokortikalen Stiftschrauben, die aus den Weichteilen herausragten,
direkt am Knochen fixiert. Eine Besonderheit ist die flachenhafte Kontaktstelle
zwischen Schraubenkopf und Platte, die den Ansatz einer Winkelstabilitadt vermuten
lasst [88].

Abbildung 2.2: Die Plattenosteosynthese von Carl Hansmann 1889 [88].

In den folgenden Jahrzehnten befassten sich weitere Kliniker mit der Entwicklung
von Schrauben-Platten-Systemen zur Fixierung einer Fraktur. In diesem Rahmen ist
auch der Belgische Chirurg Albine Lambotte zu nennen. Er fuhrte 1907 erstmals die
Bezeichnung der ,Osteosynthese” ein und konzipierte ein Plattensystem, bei dem die
Schrauben unter der Haut versenkt wurden.

Dennoch stiel3 die operative Frakturversorgung erst Mitte des 20. Jahrhunderts auf
eine wirklich breite Akzeptanz. Einen groRen Beitrag lieferte hierzu die Einfuhrung
eines standardisierten chirurgischen Therapiekonzepts von Frakturen durch die AO.
In der 1. Ausgabe des ,Manuals der Osteosynthese® 1969 wurden die Grundsatze

dieses Therapiekonzepts durch M. E. Muller, M. Allgéwer und H. Willenegger
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festgehalten. Oberste Doktrin in der Frakturbehandlung war das Erstreben einer
absoluten Stabilitat durch interfragmentare Kompression sowie eine exakte
anatomische Reposition der Frakturelemente [51, 78]. Hinter diesen Prinzipien
verbarg sich die Absicht, eine direkte Knochenheilung ohne Kallusbildung
herbeizufiihren. Die Kallusbildung galt als ein Zeichen fir Instabilitdt und wurde
negativ bewertet. Ausschlaggebend fur diese Auffassung war die Arbeit von Danis.
Er war von der Notwendigkeit einer absolut stabilen Frakturfixierung uberzeugt und
konzipierte 1949 eine Platte, die sog. ,coapteur®, welche durch interfragmentare

Kompression die erwlinschte Stabilitat erreichte.

Abbildung 2.3: Die von Danis entwickelte Platte ,coapteur®. Durch das Festziehen
der seitlichen Schraube wird eine interfragmentare Kompression erreicht [82].

Unter der Anwendung dieser Platte, beobachtete Danis eine Form der
Knochenheilung, die er als ,soudure autogene“ bezeichnete. Im Deutschen setzte
sich fur diesen Heilungsprozess der Begriff der primaren bzw. direkten
Knochenheilung durch [82]. Das revolutionare Konzept von Danis pragte die weitere
Entwicklung der Plattenimplantate und wurde von der AO in ihrer Lehrmeinung zur
Frakturbehandlung aufgegriffen.

Der Grundsatz der stabilen inneren Fixierung konnte nach Ansicht der AO am besten
durch die Plattenosteosynthese realisiert werden. Die Entwicklung der Dynamic
Compression Plate (DCP) durch Perren, Allgéwer, Russenberger et al. 1964 war

diesbezuglich eine bedeutende Innovation.
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Abbildung 2.4: Die Dynamic Compression Plate (DCP) [82].

Das spezielle Design der DCP zeichnete sich vor allem durch ein ovales, konisches
Plattenloch aus (Abb. 2.4). Beim Eindrehen des Schraubenhalses fluhrte die
konische Form des Loches zu einer Seitenverschiebung der Platte und bewirkte auf
diese Weise eine axiale Kompression im Frakturspalt [51, 69].

Mit der zunehmenden Verbreitung dieser Operationstechnik kamen jedoch die
Nachteile einer absolut stabilen Fixierung und einer aufwendigen anatomischen
Rekonstruktion immer deutlicher zu Tage. Jede direkte Knochenheilung unter rigider
Plattenosteosynthese stellte einen Wettlauf zwischen Mechanik und Biologie dar
[78]. Die starren Osteosynthesen konnten die absolute Stabilitat nur fir Wochen bis
Monate aufrechterhalten. War bis dahin die biologische Knochenkonsolidierung noch
nicht abgeschlossen, fuhrte die plotzliche Instabilitat zu einer verzdgerten
Frakturheilung mit den moglichen Komplikationen Infektion, Sequestrierung der
nekrotischen Knochenareale und Pseudoarthrose. Eine fortwahrende Instabilitat
hatte auch die Ermidung des Osteosynthesematerials zur Folge und nicht selten
kam es zum Implantatbruch.

Um eine stabile Knochen-Platten-Verbindung zu erzielen, wurde bei der
konventionellen Plattenosteosynthese mit einer adaquaten Anzahl von Schrauben
das Implantat fest an den Knochen montiert. Die Beobachtung von
Knochennekrosen unter dem Implantat nach durchgefuhrter Plattenosteosynthese
wurde zunachst als Inaktivitatsosteoporose gedeutet. Dem Wolff'schen Gesetz
entsprechend nahm man an, dass der plattennahen Knochenverlust aus der

mechanischen Entlastung durch die Osteosynthese resultierte [61]. Diese Hypothese
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wurde aber wieder verlassen, als in zahlreichen experimentellen Studien ein
Zusammenhang zwischen den Knochennekrosen und der Schadigung der
periostalen Perfusion durch die Platte nachgewiesen werden konnte [61, 82]. Eine
enge Korrelation zwischen der Auflageflache der Platte und der darunter
auftretenden vaskularen Beeintrachtigung wurde von Lathi et al. dokumentiert [49].
Vattolo untersuchte die Anwendung einer Platte mit verminderter Knochenauflage
und konnte zeigen, dass diese mit einem verminderten Knochenschwund einherging
[61]. Den umgekehrten Nachweis erbrachten Gautier und Perren mit der
Evaluierung der flexibleren Polyacetalplatte. Diese setzte die mechanische
Entlastung des Knochens herab, zeigte aber dennoch durch ihre groRere
Auflageflache eine Zunahme der Knochennekrosen [27].

Die neuen Erkenntnisse offenbarten die Bedeutung einer mdglichst unversehrten
Blutversorgung flr die Frakturheilung. Unter diesem Gesichtspunkt wurde von Perren

et al. die Low Contact Dynamic Compression Plate (LC-DCP) konzipiert.

Abbildung 2.5: Unterseite der LC-DCP. Die Auflageflache auf den Knochen ist auf
ein Minimum reduziert [50].

Abbildung 2.6: Lammellenférmigen Knochenanbauten an der LC-DCP. Links bei
einer Platte mit einem rechteckformigen Querschnitt. Rechts bei einer Platte wie der
LC-DCP mit einem trapezoiden Querschnitt [62].

Da man wusste, dass eine direkt aufliegende, glatte Implantatunterflache zur
Kompromittierung der periostalen Gefalle und konsekutiver Knochennekrose flhrt,

wurde mit dem neuen Plattendesign die Knochenauflageflache um 50% gegenuber
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der herkdmmlichen DCP reduziert (Abb. 2.5) [24]. Mit einem trapezoiden Querschnitt
der Platte wurde erreicht, dass die perimplantaren lamellenformigen
Knochenanbauten niedriger und breiter wurden [63]. Dies bedeutete eine geringere
Schadigung der Knochenappositionen bei der Implantatentfernung und dadurch ein
geringeres Refrakturrisiko (Abb. 2.6).

Aus biomechanischer Sicht blieb die LC-DCP dem Prinzip der konventionellen
Plattenosteosynthese jedoch treu. Die LC-DCP evozierte wie die DCP
Kompressionskrafte auf Periost und Knochen. Aus diesen Reibungskraften am
Knochen-Platten-Kontaktpunkt leitete sich die Stabilitat der Plattenosteosynthese ab.
Diese Form der absolut stabilen Plattenosteosynthese wurde jedoch zunehmend
kritisch bewertet und die Notwendigkeit von einer atraumatischen Operationstechnik
mit Schonung der Weichteile rlckte immer mehr in den Vordergrund des
Bewusstseins. In den 80er-Jahren des letzten Jahrhunderts entfernte man sich von
der Philosophie der akribisch genauen anatomischen Reposition und der absoluten
Stabilitat, stattdessen legte man nun den Fokus auf eine Schonung der Vitalitat und
Vaskularitat des Knochens [69]. Von der AO vorangetrieben, wurde das ,Konzept der
biologischen Osteosynthese“ entwickelt. Dieses Konzept bericksichtigte die neuen
Prinzipien. Die biologische Osteosynthese zielte darauf ab, die physiologischen
Ablaufe der Fraktureilung so wenig wie moglich zu irritieren. Eine zuruckhaltende
chirurgische Vorgehensweise mit geringer Weichteildissektion und minimaler
Schadigung der Blutversorgung waren dabei von zentraler Bedeutung [10, 23, 28].
Neben neuen Operationstechniken verlangte das Konzept der biologischen
Osteosynthese auch die Entwicklung von neuen Implantaten, welche den
biologischen Prinzipien gerecht wurden.

Die Entwicklung der Winkelstabilitit bedeutete eine Anderung im
Stabilisierungskonzept der Plattenosteosynthesen. Bei winkelstabilen Implantaten ist
ein hoher Anpressdruck der Platte an den Knochen flur eine ausreichende Stabilitat
nicht notwendig. Diese wird durch die kraftschlissige Verbindung, von den im
Knochen fixierten Schrauben und dem Fraktur Uberbrickenden Krafttrager,
gewabhrleistet, die keine Verschiebung des Befestigungswinkels zulasst. Die erste
Version der neuen Implantatgeneration war der PC-Fix (Point Contact Fixator). Die
AO realisierte mit dem PC-Fix die Grundidee eines winkelstabilen Fixateurs interne.
Die Kraftibertragung erfolgt hier nicht mehr durch Reibung, sondern durch die

winkelstabile Schrauben-Platten-Verbindung. Auf diese Weise konnte die
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Implantatauflage an der Knochenflache auf ein Minimum reduziert und die periostale
Durchblutung geschont werden. Daneben reichen monokortikale Schrauben aus, um
die Stabilitat des Systems zu gewahrleisten, so dass auch die Perfusion der
Markhdhle weniger beeintrachtigt wurde. Mit der klinischen Anwendung des PC-Fix
ab 1993 konnten die aus einer gestorten ossaren Durchblutung resultierenden
Komplikationen abermals minimiert werden [36, 43].

Eine Weiterentwicklung des PC-Fix stellt das LISS (Less Invasive Stabilisation
System) dar. Dieses System setzt die Maxime des ,limeted contact® - Prinzips
optimal um und erfordert keinen Kontakt mehr zwischen Platte und Knochen. Die
winkelstabile Verankerung des Implantats basiert auf einem Gewinde in den
Schraubenléchern und den Schraubenkdpfen. Das LISS wird als minimalinvasive
Plattenosteosynthese perkutan mit Hilfe eines Insertionhandgriffs am Knochen
positioniert. Zuvor wird die Fraktur geschlossen reponiert, um eine weitere
Traumatisierung der Frakturregion und damit der Vaskularitat zu verhindern. Die
Schrauben werden Uber Hulsen ebenfalls perkutan angebracht [43]. Im Rahmen
einer grofden Multizentrumsstudie konnten Schutz et al. hervorragende Resultate fur
die klinische Anwendung des LISS nachweisen [68].

Die LCP (Locking Compression Plate) brachte eine weitere Erneuerung auf dem
Gebiet der Plattenosteosynthesen. Sie weist eine modifizierte Geometrie der
Lochform auf, die einerseits den Einsatz von konventionellen und andererseits von
winkelstabilen Schrauben erlaubt (Abb. 2.7). Dieses bringt dem Chirurgen die
Flexibilitdat sich je nach Frakturform intraoperativ zwischen einer konventionellen
Osteosynthese im Sinne einer Kompressionsosteosynthese oder fur eine
winkelstabile Osteosynthese zu entscheiden. Dabei besteht im Wesentlichen bei
Gelenkfrakturen oder einfachen metaphysaren Frakturen weiterhin die Indikation fur
eine stabile Kompressionsosteosynthese. Bei Mehrfragmentfrakturen im diaphysaren
und metaphysaren Bereich langer Rohrenknochen ist die elastischen
Plattenosteosynthese mit langstreckiger Uberbriickung der Frakturzone, die Therapie
der Wahl [19, 26, 43, 77].
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Abbildung 2.7:. Schraubenloch der LCP. Im rechten Teil des Lochs ist ein Gewinde
fir den Einsatz von winkelstabilen Schrauben geschnitten. Der linke Teil weist kein
Gewindemechanismus auf und ermoglicht die Fixierung der Platte mit
herkdmmlichen Kortikalisschrauben [80].

2.3 Die elastische Plattenosteosynthese

Die elastische Plattenosteosynthese beschreibt eine biologische Operationstechnik
zur Frakturversorgung von langen Rohrenknochen, vor allem der unteren
Extremitaten. Haufig werden in der Literatur die Bezeichnungen ,biologische
Plattenosteosynthese® und ,elastische Plattenosteosynthese“ gleichgesetzt, jedoch
sollte man hinsichtlich der Montage zwischen ,elastischer” biologischer und ,rigider®
biologischer Plattenosteosynthese differenzieren [78].

Bei der elastischen Plattenosteosynthese wird, unter strenger Berucksichtigung der
Weichteilverhaltnisse, die Platte Fraktur Uberbriickend und ohne interfragmentare
Kompression eingebracht. Dadurch kann eine 2zweite Traumatisierung der
Frakturregion durch den Eingriff vermieden werden. Die Indikation fiir die biologische
uberbrickende Technik gilt heute im Wesentlichen fur Mehrfragmentbriiche. Bei
einfachen Schaftbrichen groRer Réhrenknochen ist nach wie vor die intramedullare
Osteosynthese mit einem Marknagel Methode der Wahl. Bei der elastischen
Plattenosteosynthese werden dritte Fragmente oder Stuckfrakturen nicht eingepasst.

Direkt verschraubt werden nur die beiden Hauptfragmente mit jeweils drei bzw. zwei
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Schrauben. In biomechanischen Untersuchungen und durch die klinische Erfahrung
hat sich gezeigt, dass diese Anzahl der Schrauben ausreicht, um eine stabile
Osteosynthese zu gewahrleisten [26, 77, 78, 84].

Durch die Uberbriickung der Frakturzone mit zentral mindestens 2-4 unbesetzten
Plattenlochern entsteht eine lange Biegestrecke. Dadurch nimmt die Steifigkeit der
Osteosynthese ab. Die Platte kann schwingen und ermdoglicht Mikrobewegungen im
Frakturspalt, die als Triggermechanismus die Kallusbildung induzieren. Bei der
elastischen Plattenosteosynthese erfolgt so die Frakturheilung unter dem Bild der
sekundaren bzw. spontanen Knochenbruchheilung, ahnlich dem Verriegelungsnagel
und dem Fixateur externe.

Hinsichtlich der Operationstechnik definierte Sturmer die grundlegenden Prinzipien

der elastischen Plattenosteosynthese [78]:

» Kein Abldsen von Periost oder Muskulatur vom Knochen
» Keine erzwungene fugenlose Reposition

 Kein Einpassen dritter Fragmente

» Keine interfragmentaren Zugschrauben

* Keine interfragmentaren Plattenzugschrauben

* Kein Plattenspanner

» Keine Kompression tber DC-Lécher

* Verwendung von Titanplatten

* Mindestens 2 — 4 unbesetzte Plattenlocher Uber der Fraktur

2.4 Winkelstabilitat, was dann? Eine Implantatneuentwicklung

Der aktuelle Trend in der operativen Frakturversorgung von diaphysaren und
metaphysaren Frakturen der Tibia geht zu winkelstabilen Plattensystemen wie dem
LCP-System [31]. Die mit dem Fixateur interne verbundene Maoglichkeit der
elastischen Plattenosteosynthese mit langstreckiger Uberbriickung der Frakturregion
und Schonung der Fragmentdurchblutung ist hierbei entscheidend. Zusatzlich kann
durch eine perkutane Applikation der Implantate in  minimal invasiver
Osteosynthesetechnik (MIPO) auf eine Denudierung des Frakturbereichs verzichtet
und die Weichteiltraumatisierung gemindert werden [33, 65]. Bei den winkelstabilen
Platten ist ein Anpressen an den Knochen nicht mehr nétig. Ihre stabilisierende
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Wirkung beruht auf dem rigiden, winkelstabilen Platten-Schrauben-Interface [31, 53].
Dieses ist ausschlaggebend fur eine relativ hohe Systemstabilitat von winkelstabilen
Implantaten [55, 67]. Die hohe Stabilitat geht aber auch mit einer erhdhten Steifigkeit
einher. Es konnte gezeigt werden, dass winkelstabile Platten, appliziert als Fixateur
interne, eine deutlich hohere Steifigkeit haben als ein Fixateur externe [58] und
teilweise ahnliche Steifigkeitswerte wie konventionelle Plattenosteosynthesen
aufweisen [76]. Da die Steifigkeit einer Osteosynthese, neben der Belastung, der
limitierende Faktor fUr die interfragmentare Bewegung ist, ist es fraglich, ob sich die
relativ hohe Steifigkeit von winkelstabilen Implantaten nicht nachteilig auf die
Frakturheilung auswirkt. Indem winkelstabile Plattenosteosynthesen die indirekte
Knochenheilung intendieren [59], sind sie auf eine gewisse Dynamisierung der
Frakturregion angewiesen. Die relativ hohe Steifigkeit kdnnte das Ausmal} der
interfragmentaren Bewegung derart einschranken, dass eine optimale Foérderung
der Kallusbildung nicht mehr gewahrleistet ist [45, 82]. Diese Uberlegung wird von
klinischen Fallstudien und biomechanischen Arbeiten untermauert [5, 41, 71, 75].

|
j
f
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Abb. 2.8: Simulation des mechanischen Verhaltens einer winkelstabilen
Plattenosteosynthese unter Belastung mit der LS und DLS. A: Platten-Kunststoff-
Konstrukt mit einem Frakturspalt von 3mm. B: Platten-Kunststoff-Konstrukt mit der
herkdbmmlichen LS unter axialer Belastung. Es kommt durch die Biegung der Platte
v. a. plattenfern zur interfragmentaren Bewegung. C: Platten-Kunststoff-Konstrukt mit
der neuen DLS unter axialer Belastung. Platten-Kunststoff-Konstrukt mit der
herkdommlichen LS unter axialer Belastung Die neue DLS bewirkt in erster Linie eine
Reduktion der axialen Steifigkeit und somit eine Erhdhung der plattennahen
Mikrofrakturbewegung.
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Besonders gefahrdet scheint in diesem Zusammenhang die plattennahe
Frakturregion. Durch die kraftschlissige Verbindung zwischen Schraubenkopf und
Platte erfolgt die Lastubertragung von dem Gewinde im Knochen auf das Implantat
im Sinne eines einseitig eingespannten Balkens. Dies fuhrt zur Biegung der Platte,
wodurch es am Frakturspalt auf der Platten abgewandten Knochenseite
(Transkortex) zu einer grof3eren Bewegung kommt als auf der Platten zugewandten
Knochenseite (Ciskortex) (Abb. 2.8). Basierend auf dem mechanischen
Verhaltensprinzip von winkelstabilen Plattensystemen, ist es vorstellbar dass unter
bestimmten Bedingungen vor allem die plattennahe Mikrofrakturbewegung zu gering

ist, um die erwunschte Kallusbildung zu stimulieren.

Postoperativ Nach 3 Monaten Nach 11 Monaten

Abbildung 2.9: Klinischer Fall eines 35 jahrigen Patienten mit distaler Tibiafraktur
AO 43 A2 aus der klinischen Studie im Klinikum rechts der Isar. Die postoperative
Rontgenkontrolle zeigt zunachst eine regelrechte Versorgung der Fraktur mit einer
eingebrachten LCP. Im Verlauf stellt sich nach 3 Monten plattennah eine
ausbleibende Konsolidierung des Knochens dar, wahrend plattenfern eine deutliche
Kalluswolke als Zeichen der Knochenheilung zu erkennen ist. Auch nach 11 Monten
ist der Frakturspalt plattennah noch nicht GUberbrickt.
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Eine am Klinikum rechts der Isar der TU Munchen durchgeflhrte retrospektive
Untersuchung von 35 distalen Tibiafrakturen AO 43 A1-3, die im Zeitraum von 2006
bis 2008 osteosynthetisch mit einer distalen Tibia-LCP versorgt wurden, zeigten in
20% der Falle ebenfalls plattennah eine verzdgerte Knochenheilung bzw. Osteolyse
[Horn et al., Publikation folgt] (Abb. 2.9).

Uber die Variation von Material, Design, Schraubenanordnung und den Abstand der
Platte zum Knochen kann die Steifigkeit eines winkelstabilen Plattensystems wie der
LCP reduziert werden. Stoffel et. al. beschreiben in ihrer Arbeit ausfuhrlich wie
hieriber die Steifigkeit eines Fixateurs interne kontrolliert werden kann [77].
Allerdings andern diese Methoden, wie das Weglassen der frakturnahen Schrauben,
vor allem auch die Biegesteifigkeit der Osteosynthese. Dies hat zur Folge, dass eine
Abnahme der Steifigkeit mit bisherigen Techniken vor allem die interfragmentare
Bewegung auf der Platten abgewandten Frakturseite erhoht, wahrend eine Zunahme
der interfragmentaren Bewegung auf der Platten zugewandten Knochenseite
weiterhin ausbleibt. Es fehlt an einer Strategie, die in erster Linie die axiale Steifigkeit
vermindert, dabei aber gleichzeitig die Biegesteifigkeit so wenig wie mdgliche
beeinflusst. Auf diese Weise koénnte der unsymmetrischen Verteilung der
interfragmentaren Bewegung entgegengewirkt werden.

Vor diesem Hintergrund wurde von der Unfallchirurgischen Abteilung des Klinikum
rechts der Isar der TU Minchen in Zusammenarbeit mit der Firma Synthes
(Oberdorf/Schweiz) eine neuartige Schraubengeneration, die Dynamische

Kopfverriegelungsschraube (engl. Dynamic Locking Screw DLS), entwickelt.
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Abbildung 2.10: Dynamische Kopfverriegelungsschraube (engl. Dynamic Locking
Screw DLS, Synthes).
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Die Schraube setzt sich aus zwei Elementen zusammen, einem Schraubengewinde
in Form einer Hilse und einem Stift mit dem Verriegelungskopf der Schraube. Beide
sind so miteinander verbunden, dass eine minimale Bewegung innerhalb der
Schraube moglich ist, ohne dass dabei aber die Festigkeit des Schrauben-Knochen-
Interface oder des Platten-Schrauben-Interface beeinflusst wird.

Dies fuhrt vor allem zu einer Abnahme der axialen Steifigkeit eines winkelstabilen
Plattenkonstruktes und bewirkt eine eher ausgeglichene Verteilung der
Mikrobewegung am Frakturspalt (Abb. 2.8) Die theoretische Uberlegung ist, dass auf
diese Weise Uberwiegend die plattennahe interfragmentare Bewegung erhoht
werden kann, um auch am Ciskortex optimale Bedingungen fur die spontane

Knochenheilung zu schaffen.

2.5 Hintergrund und Zielsetzung

Die Prinzipien fur die Anwendung der aktuellsten winkelstabilen Platte, der LCP,
basieren zum grof3en Teil auf der klinischen Erfahrung alterer winkelstabiler Systeme
(PC-Fix, LISS) wund auf biomechanischen Untersuchungen [19, 26, 84].
Experimentelle Tierstudien zur Evaluierung der LCP finden sich bisher nur wenig in
der Literatur. An der Musculosceletal Research Unit (MSRU) der Vetsuisse Fakultat
in Zurich erfolgen derzeit in vivo Untersuchungen am Schaf zur Knochenheilung und
Stabilitat von Osteosynthesen mit der LCP. Es gibt allerdings wesentliche
Unterschiede in der veterinaren und humanen Plattenosteosynthese. Das
postoperative Management einer plattenosteosynthetisch versorgten Fraktur sieht
beim Menschen einen Zeitraum der Teilbelastung von mindestens sechs Wochen
vor. Dieses lasst sich beim Tier nur schwer realisieren und dementsprechend
unterscheiden sich auch die Anforderungen an das Osteosynthesematerial und die
Operationstechnik. Die operativ behandelte Fraktur muss beim Tier direkt
belastungsstabil sein. Eine Frakturversorgung im Sinne der elastischen
Plattenosteosynthese, bei der die Hauptfragmente mit jeweils nur drei Schrauben
fixiert werden, ware fur das Schaf nicht stabil genug. Dieses haben Erfahrungswerte
aus Zurich gezeigt. Daher wurde bei der in vivo LCP-Studie die Platte proximal und
distal mit jeweils funf bzw. vier Schrauben besetzt, ohne dabei die Fraktur mit einem
schraubenfreien Plattenabschnitt zu Uberbricken. Neben der modifizierten
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Schraubenkonfiguration wurde eine hohere Stabilitat der Plattenosteosynthese beim
Schaf auch durch eine rigidere Geometrie und durch das Material (Stahl) des
Implantates selbst erreicht.

Das erste Ziel der vorliegenden Arbeit war es anhand von Platten-Kunststoff-
Konstrukten die Steifigkeitsunterschiede zwischen humanem und veterinarem LCP-
System zu quantifizieren und miteinander zu vergleichen. Die Erkenntnisse aus den
Tierversuchen  sollten  somit, unter  Berucksichtigung der  ermittelten
Steifigkeitsdifferenz, auf die klinische Praxis Ubertragen werden kdnnen.

Im zweiten Teil der Arbeit sollte der Einfluss der neuen Dynamischen
Kopfverriegelungsschraube (DLS) auf das mechanische Verhalten einer
winkelstabilen Osteosynthese untersucht werden. Hierzu wurden die veterinaren und
humanen Osteosyntheseodelle einmal mit Implantierung der konventionellen
Verriegelungsschrauben (LS) und das andere Mal mit Verwendung der Dynamischen
Kopfverriegelungsschraube (DLS) miteinander verglichen. Ziel war es zu bestatigen,
dass die DLS die axiale Steifigkeit vermindert und die interfragmentare Bewegung
vor allem am plattennahen Kortex erhdht, ohne dabei die Biegesteifigkeit im

Wesentlichen zu beeinflussen.

29



Material und Methoden

3 Material und Methoden

3.1 Material

3.1.1 Implantate

Es wurden 2zwei unterschiedliche LCPs der Firma Synthes GmBH
(Oberndorf/Schweiz) getestet. Die Locking Compression Plate (LCP) 3.5, 11 Locher,
L 150mm aus Titan, die als AO-Standart flr die humane Anwendung zur Verfligung
steht und die Locking Compression Plate (LCP) 3.5, breit, 12 Lécher, L 159mm aus

Stahl fur den veterinaren Bedarf.

Abbildung 3.1 A: Locking Compression Plate (LCP) 3.5, 11 Lécher, L 150mm aus
Titan fur die humane Anwendung. B: Locking Compression Plate (LCP) 3.5, breit, 12
Locher, L 159mm aus Stahl fur den veterinaren Bedarf.

3.1.2 Schrauben
Zur Montage der Platten wurde die herkdbmmliche Verriegelungsschraube Stardrive®,
(engl.: Locking Screw, LS) selbstschneidend, @ 3,5mm, L 40mm einmal aus Titan

Alloy (Ti) und das andere mal aus Stahl (St) der Firma Synthes (Oberndorf/Schweiz)
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verwendet. Des Weiteren wurde die neue Dynamische Kopfverriegelungsschraube
(engl. Dynamic Locking Screw, DLS), selbstschneidend, @ 3,5mm, L 50mm aus
Kobalt-Chrom (CC) der Firma Synthes (Oberndorf/Schweiz) eingesetzt.

Abbildung 3.2 A: Herkdmmliche Kopfverriegelungsschraube (LS) aus Titan B: Neue
Dynamische Kopfverriegelungsschraube (DLS) aus Kobalt Chrom.

3.1.3 POM-C-Zylinder

Fir die Knochensimulation wurde ein Kunststoffrohr aus Polyoxymethylen
Copolymer (POM C) mit einem Auliendurchmesser von 30mm und einem
Innendurchmesser von 16mm verwendet. Aus dem POM-C-Rohr wurden Zylinder mit
jeweils einer Lange von 80mm angefertigt. Die Kunststoffzylinder wichen mit einer
Spezifikation des E-Moduls von 2600-3100N/mm? von den Materialeigenschaften
des kortikalen Knochens (E=17 x 103N/mm?, [11]) ab, erwiesen sich aber dennoch fur
die biomechanischen Versuche als geeignet. Dies konnte mit Hilfe des optischen
Messsystems in einem Vorversuch nachgewiesen werden. Die POM-C-Zylinder
wurden von der Firma SAHLBERG GmbH & Co. KG in Minchen bezogen.

3.1.4 Priifmaschine

FUr die definierte Belastung der Versuchsaufbauten wurde eine zwicki-Line
Materialprifmaschine (Typ Z2,5 TN) der Firma Zwick GmbH & Co aus Ulm
verwendet. Die Maschine besteht im Wesentlichen aus einem einsauligen
Lastrahmen mit einer Fahrtraverse. Die Traversengeschwindigkeit ist optional von
0,001 bis 1000 mm/min einstellbar. Weitere Parameter wie Vorkraft,
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Belastungsablauf etc. konnen Uber die dazugehorige testControl Software reguliert
werden. Die Priafmaschine ist mit einem handelsublichen PC betreibbar.

3.1.5 Optisches Messsystem

Zur  Untersuchung der Verformung der Kunststoffzylinder und der
Mikrofrakturbewegung wurde das optische Messsystem PONTOS 5M der Firma
GOM (Braunschweig) eingesetzt. Das Messsystem wird hauptsachlich im Fahrzeug-
und Flugzeugbau verwendet. Es besteht aus zwei CCD-Kameras (Charge-couplet
Device) mit einer Aufldsung von 2448x2048 Pixel. Die Genauigkeit liegt bei
0,005mm. Eine Aufnahme ist mit einer Bildrate von 15Hz bis zu 30Hz moglich. Die
Anzahl der aufzunehmenden Messpunkte ist unbegrenzt.

Abbildung 3.3: Optisches Messsystem Pontos der Firma GOM. Dieses besteht aus
zwei CCD Kameras und zwei Lichtstrahlern.

3.1.6 Software

Die Daten der Zwick-Prifmaschine wurden mit der entsprechenden Software
testXpert® |l erfasst. Die Messwerte fur die applizierte Kraft und die Langenanderung
wurden als Standartformate (txt. Datei) exportiert und anschlieend in eine Vorlage
der Software Madlap importiert. Matlab ist eine kommerzielle, plattformunabhangige
Software des amerikanischen Unternehmens The MathWorks, Inc. zur
Mathematischen Berechnung, Analyse, Visualisierung und Algorithmenentwicklung.
Die Software ist primar flir numerische Berechnungen mithilfe von Matrizen
ausgelegt.

Neben Madlap wurden die Daten mit Microsoft Excel 2003 bearbeitet. Hieriber
erfolgte die Auswertung der Messdaten in Form von Boxplots und Tabellen. Zur
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Bewertung der interfragmentaren Bewegung stand die Software des optischen
Messsystems PONTOS zur Verfugung. Die gesuchten Werte konnten ebenfalls als
txt. Datei exportiert und mit der Software Matlap ausgewertet und graphisch

dargestellt werden.

3.2 Frakturmodelle

Die Frakturmodelle wurden einer einfachen Querfraktur der Tibia nachempfunden.
Die Abmalle des POM-C-Rohres entsprachen dabei in etwa der Anatomie der
humanen distalen Tibia (4 30mm, Kortikalisdicke 7mm) [35]. Flr die Anbringung der
Implantate wurden in die Kunststoffzylinder jeweils sechs Schraubenlécher durch
beide Zylinderwande gebohrt, um spater eine bikortikale Verschraubung simulieren
zu konnen. Die Bohrung der Schraubenlocher erfolgte mittels einer CNC-Maschine
des Lehrstuhles fur Medizintechnik der Technischen Universitat Minchen und lag bei
einer Genauigkeit von 5/1000mm. Vor dem Einschrauben der DLS in den
Kunststoffzylinder wurde ein Gewinde geschnitten.

Im nachsten Arbeitsschritt wurden die LCPs auf die POM-C-Zylinder montiert. Dabei
wurden immer zwei Kunststoffzylinder mit einer Platte verschraubt. Ein Abstand von
3mm zwischen den Zylindern simulierte den Frakturspalt. Die genaue Einhaltung
dieser Weite konnte mit einem Parallelendmal} kontrolliert werden. Die Platten lagen
den Kunststoffzylindern nicht direkt auf, sondern wurden mit einem Platten-
Kunststoff-Abstand von 2mm fixiert. Dies entspricht der biologischen
Plattenosteosynthese und dient in der Praxis der Erhaltung der ossaren Vaskularitat.
Mit dem entsprechendem Parallelendmal’ war es auch hier méglich den Abstand bei
allen Konstrukten exakt einzustellen.

Das Eindrehen der Schrauben erfolgte bis kurz vor der Verriegelung maschinell. Mit
einem Drehmoment-Schraubendreher wurden die Schrauben dann komplett in der
Platte versenkt und der Schraubenkopf mit 1,5Nm verriegelt.

Bei der Anfertigung der Frakturmodelle wurde zwischen folgenden drei
Konfigurationen der LCP-Osteosynthese unterschieden.
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1) Veterinare LCP mit der Schraubenkonfiguration 5/4 (LCP vet):

Die erste Konfiguration simulierte die ovine Plattenosteosynthese aus den
Tierversuchen an der Musculosceletal Reaserch Unit (MSRU) der Vetsuisse Fakultat
in Zurich. Als Platte diente die LCP fur die veterinare Anwendung. Entsprechend der
praktizierten Montagetechnik bei den Schafen wurde das proximale Fragment mit
funf Schrauben und das distale Fragment mit vier Schrauben besetzt. Zur Fixierung
der Platte wurden zum einen die herkdbmmlichen LS aus Stahl und zum anderen die
neue DLS verwendet. Eine Uberbriickung des Frakturspalts mit einem

schraubenfreien Plattenabschnitt fand nicht statt.

Abbildung 3.4: 3D CAD-Zeichnung des veterinaren Osteosynthesemodells (LCP
vet)

2) Humane LCP mit der Schraubenkonfiguration 5/4 (LCP hum 5/4):

In der zweiten Konfiguration wurde die humane LCP mit der veterinaren
Schraubenanordnung (5/4) kombiniert. Auf diese Weise konnte in einem Vergleich zu
der LCP vet der Einfluss der Platte und in einem Vergleich zu der LCP hum 3/3 der
Einfluss der Schraubenkonfiguration auf die Steifigkeit jeweils separat untersucht
werden. Die Platte wurde einmal mit der herkdbmmlichen LS aus Titan und das
andere Mal mit der neuen DLS an den Kunststoff montiert.

Abbildung 3.5: 3D CAD-Zeichnung des Osteosynthesemodells mit humanen
Implantat und veterinarer Schraubenanordnung (LCP hum 5/4).
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3) Humane LCP mit der Schraubenkonfiguration 3/3 (LCP hum 3/3):

Bei der dritten Konfiguration wurde die LCP fur die humane Anwendung verwendet.
Im Sinne der elastischen Plattenosteosynthese blieben die spaltnahen Plattenlocher
unbesetzt. Die humane LCP wurde mit drei Schrauben pro Fragment fixiert. Hierzu
wurden einmal die konventionelle LS aus Titan eingesetzt und das andere Mal die
neue DLS.

Abbildung 3.6: CAD-Zeichnung eines Langsschnitts des humanen
Osteosynthesemodells (LCP hum 3/3).

Von den drei LCP-Osteosynthesen wurden jeweils 12 Konstrukte angefertigt, 6
davon mit Verwendung der herkdmmlichen LS und 6 mit der neuen DLS. Insgesamt

wurden somit 36 Konstrukte erstellt.

Schrauben -

Osteosynthese Platte Schrauben konfiguration Stlickzahl
vet LCP 5/4 LCP vet LS St 5/4 n=6
hum LCP 5/4 LCP 3,5Ti LS Ti 5/4 n=6
hum LCP 3/3 LCP 3,5Ti LS Ti 3/3 n=6
vet LCP 5/4 LCP vet DLS CC 5/4 n=6
hum LCP 5/4 LCP 3,5Ti DLS CC 5/4 n=6
hum LCP 3/3 LCP 3,5Ti DLS CC 3/3 n=6

Tabelle 3.1: Ubersicht der Osteosynthesemodelle
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3.3 Vorversuch

In einem einfachen Vorversuch konnte die Verformung der POM C-Zylinder mit Hilfe
des optischen Messsystems gemessen werden. Dafur wurden mehrere Marker auf
ein Osteosynthesemodell aufgebracht und dieses in der Prifmaschine mit einer Kraft
von 300N axial belastet. Die Verformung des POM C wahrend des
Kompressionsversuches wurde anhand der Verschiebungen innerhalb des
aufgebrachten Markermusters von dem optischen Messsystem registriert.

3.4 Mechanische Eigenschaften einer Osteosynthese

Durch die postoperative Belastung einer stabilisierten Fraktur kommt es zu
komplexen 3D-Relativbewegungen zwischen den Knochenfragmenten. Diese
werden unter dem Begriff interfragmentare Bewegung“ zusammengefasst. Ist die
Belastung vordefiniert, wird die Dimension der interfragmentaren Bewegung im
Wesentlichen durch die Steifigkeit der Osteosynthese bestimmt. Die Steifigkeit
beschreibt die Beziehung zwischen der applizierten Belastung und der daraus
resultierenden Verschiebung der Fragmente.

Eine Osteosynthese stellt ein raumliches Gebilde mit sechs Freiheitsgraden dar. Sie
ist einer Belastung ausgesetzt, die sich aus dem Zusammenwirken von jeweils drei
Kraften (Fx, Fy, Fz) und drei Momenten (Mx, My, Mz) ergibt.

Abbildung 3.7: Dreidimensionale interfragmentare Bewegung
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Die Krafte und Momente erzeugen am Frakturspalt korrespondierende 3D
Verschiebungen (interfragmentare Bewegung) aus drei Translationen in x-, y-, und z-
Richtung und drei Rotationen um die x-, y-, und z-Achse. Wahrend die Momente Mx
und My eine Biegewirkung fur die Osteosynthese bedeuten, ist die mechanische
Wirkung des Moments Mz anders. Dieses Moment wird auch Torsionsmoment
genannt und bewirkt eine Drehung um die Langsachse der Osteosynthese.

Die zusammengesetzte Belastung aus den drei Kraften (Fx, Fy, Fz) und den drei
Momenten (Mx, My, Mz), kann in Form eines Belastungsvektors beschrieben
werden. Auch die hervorgerufenen Translations- und Rotationsbewegungen
zwischen den Fragmenten, konnen in Form eines Vektors zusammengefasst
werden. Durch die mathematische Verknupfung beider Vektoren in einer

Matrizengleichung lasst sich die 3D Steifigkeit einer Osteosynthese bestimmen.

Zur Ermittlung der 3D Steifigkeit einer Osteosynthese haben Duda et. al. folgende
sechs Lastfalle in Bezug auf die Hauptbelastungsrichtungen in vivo definiert [12]:

i i’*‘g*i*
ARRR

Abbildung 3.8: Schematische Darstellung der von Duda et. al. definierten 6
Lastfalle. 1 axiale Kompression, 2 Torsion, 3 medilo-laterale Biegung, 4 anterio-
laterale Biegung, 5 medio-laterale Scherung und 6 anterio-laterale Scherung
(modifiziert nach [65]).
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Liegt eine rein einachsige Belastung vor, kann die Steifigkeit selektiv als
Propertionalitatsfaktor zwischen der jeweiligen Belastung und der resultierenden
Hauptverschiebung definiert werden. Es ergeben sich dadurch axiale Steifigkeit
(Fz/Az), Torsionssteifigkeit (Mz/az), medio-laterale Biegesteifigkeit (My/ay) anterio-
posteriore Biegesteifigkeit (Mx/ax), medio-laterale Schersteifigkeit (Fx/Ax) und
anterio-posteriore Schersteifigkeit (Fy/Ay). Abhangig von der Definition der Steifigkeit
wird die Belastung als Kraft (N) oder Moment (Nm) angegeben und die Verschiebung

als Langenanderung (mm) oder Winkelgrad (°).

3.5 Versuchsanordnung

In der vorliegenden Arbeit wurden gezielt die axiale Steifigkeit und die medio-laterale
Biegesteifigkeit aller LCP-Osteosynthesen bestimmt. Ausgehend von der Arbeit von

Duda et al. zur Ermittlung der 3D Steifigkeit wurden folgende Lastfalle untersucht:

Lastfall 1 = axiale Kompression
Lastfall 3a = medio-laterale Biegung schliel3end

Lastfall 3b = medio-laterale Biegung 6ffnend

[ Y G

“—r

Abbildung 3.9: Lastfall 3a (medio-laterale Biegung schlieBend) und Lastfall 3b
(medio-laterale Biegung 6ffnend).
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Bei dem Lastfall medio-laterale Biegung (Lastfall 3) wurde abhangig von der
einwirkenden Richtung des Drehmoments zwischen schlielRend (Lastfall 3a) und
offnend (Lastfall 3b) unterschieden. Im Fall ,schlieBend” wirkte ein Varusstress auf
die Modelle, unter dem es zur Kompression des Frakturspalts kam. Im Fall ,6ffnend®
standen die Konstrukte unter einem Valgusstress, der zum Aufklappen des

Frakturspalts fihrte.

Uber die von der Priifmaschine erfassten Daten konnten die axiale Steifigkeit sowie
die medio-laterale Biegesteifigkeit schlielend und offnend fur alle getesteten
Konstrukte berechnet werden.

Ferner erfolgte eine genaue Analyse der plattennahen interfragmentaren Bewegung
(Translationen und Rotationen) bei allen LCP-Osteosynthesen fur den Lastfall 1
(axiale Kompression) durch das optische Messsystem.

. . LCP-
Bestimmungsgroe Lastfall Messsystem Osteosynthese
axiale Steifigkeit 1 Prifmaschine alle
medio-laterale
Biegesteifigkeit 3a Priafmaschine alle
schlieRend
medio-laterale
Biegesteifigkeit 3b Prifmaschine alle
offnend
: N Prifmaschine
interfragmentare :
1 + optisches alle
Bewegung

Messystem

Tabelle 3.2: Versuchsanordnung

3.6 Versuchsaufbau

Die fir die biomechanische Testung erforderliche Kraft wurde von der einsauligen
Materialprifmaschine (Zwick 2,5KN, Zwick GmbH Ulm) appliziert. Allerdings konnte
die Prufmaschinen nur die beiden Belastungsarten ,Druck® und ,Zug“ erzeugen. Um
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die oben definierten drei Lastfalle realisieren zu konnen, war es notwendig die zu
testenden Konstrukte Uber eine spezielle Vorrichtung in die Prufmaschine
einzuspannen. In Anlehnung an einen Versuchsaufbau von Kassi et. al. zur
Untersuchung der 3D Steifigkeit [37, 47], wurden eigens zu diesem Zweck zwei
Halterungen konstruiert (Abb. 3.10). Die Halterungen stellten zum einen die
Verbindung zur Prifmaschine dar, zum anderen dienten sie der Anbringung und
Befestigung der Konstrukte. Mit Hilfe dieser Vorrichtung war es moglich neben der
Testung des Lastfalls 1 (axiale Kompression) auch die Prufung von Lastfall 3a und
3b (medio-laterale Biegung schlieBend und 6ffnend) an der Materialprifmaschine
durchzufuhren.

In der Ausgangsstellung waren die Konstrukte in der Mitte der Prufmaschine
positioniert. Auf diese Weise liel} sich die Testung von Lastfall 1 durchfihren. Die
Axialkraft wurde hierbei Uber die in vertikaler Richtung bewegliche Traverse der
Prifmaschine auf die Konstrukte aufgebracht. Zur Testung von Lastfall 3a und 3b
wurden die Konstrukthalter entlang der Querbalken um den definierten Abstand von
10cm seitlich versetzt und wieder fixiert. Die Querbalken waren uUber Kugelgelenke
mit der Prufmaschine verbunden. Diese lieRen eine Bewegung in alle
Raumrichtungen zu, so dass keine Querkrafte auftreten konnten.

Zur Aufnahme der KraftgroBen war an der Fahrtraverse eine Kraftmessdose
integriert. Die applizierte Kraft und der zurickgelegte Weg wurden von der
Prifmaschine kontinuierlich aufgezeichnet und an einen handelsiblichen Computer
mit der entsprechende Software testXpert® Il Gbertragen.

Eine dreidimensionale Erfassung und Aufzeichnung der interfragmentaren
Bewegung war mit dem optische Messsystem PONTOS 5M der Firma GOM
(Braunschweig) mdglich. Hierzu wurde ein passives Markermuster auf die Platte und
die Kunststoffzylinder aufgebracht.

Der Messkopf bestehend aus zwei CCD-Kameras und einer Beleuchtungseinheit
wurde auf einem Stativ vor etwa 1,5m vor den Prifstand gestellt. Die Kalibrierung
des Systems erfolgte mit einer Kalibrierplatte, auf der eine dem System bekannte
Punktekonfiguration abgebildet war. Uber eine Universalschnittstelle wurde das
Kraftsignal der Materialprifmaschine von der Software des optischen Messsystems
erfasst. Dadurch konnte die dreidimensionale interfragmentare Bewegung der
Konstrukte in Relation zu der applizierten Kraft registriert werden. Die Sampelrate

der Datenaufzeichnung betrug 15Hz.
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Prifmaschine =

Abbildung 3.10: Versuchsaufbau zur Messung der interfragmentaren Bewegung mit
dem optischen Messsystem.

3.7 Versuchsdurchfiihrung

Vor jeder Messung wurden die Frakturmodelle einmal probebelastet. Danach wurde
jeweils ein Messzyklus pro Konstrukt durchgefuhrt. Es wurden zunachst die Modelle
mit der herkdbmmlichen Verriegelungsschraube getestet. Erst die vet LCP (5/4)
(n=6), dann die hum LCP 5/4 (n=6) und zuletzt die hum LCP 3/3 (n=6). In derselben
Reihenfolge erfolgte anschlieRend die Messung der Osteosynthesemodelle mit der

neuen Dynamischen Kopfverriegelungsschraube (DLS).

3.7.1 Lastfall 1 (axiale Kompression)

Zur Testung der axialen Kompression wurden die Frakturmodelle kraftschlissig in
der Mitte der oben beschriebenen Einspannvorrichtung fixiert, sodass die Achse der
Prufmaschine mit der Langsachse der Konstrukte zusammenfiel. Bei jeder Messung
wurde eine Vorkraft von 5N mit einer Anstellgeschwindigkeit von 10mm/min
computergesteuert angefahren. Nach Erreichen der Vorkraft, begann die eigentliche

Messung mit der Aufzeichnung der Messdaten. Die Maximalkraft betrug 200N. Die
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Standardkraft (100% Fmax) wurde weggeregelt mit einer Geschwindigkeit von
10mm/min appliziert.

3.7.2 Lastfall 3a (Medio-laterale Biegung schliel3end)

Hierfur wurden die Konstrukte um 10cm seitlich in der Vorrichtung versetzt und so
positioniert, dass die Platte nach lateral zeigte. Die applizierte Maximalkraft betrug
25N. Die Standardkraft (100% Fmax) wurde weggeregelt mit einer Geschwindigkeit

von 10mm/min eingeleitet. Es wurde keine Vorkraft aufgebracht.

3.7.3 Lastfall 3b (Medio-laterale Biegung 6ffnend)
Der Testaufbau und die Einstellung der Versuchsparameter entsprachen
weitestgehend dem Lastfall 3b (s.0.). Einziger Unterschied war, dass die Platte nach

medial zeigte und so die Konstrukte einem Valgusstress ausgesetzt wurden.

3.8 Steifigkeitsanalyse

Bei den Versuchen registrierte die Materialprifmaschine kontinuierlich, in
Abhangigkeit von der einwirkenden Kraft F, die hervorgerufene Langenanderung Az
(zuriickgelegter Fahrtweg der Priifmaschine). Uber die spezielle Software testXpert®
Il erfolgte fur jedes getestete Konstrukt die Erstellung eines Kraft-Weg-Diagramms in
Form einer Hysteresenschleife. Die Hysteresenschleife setzte sich aus der
Belastungs- und Entlastungsphase zusammen, wobei der Ausgangspunkt mit dem
Endpunkt identisch war. Die Verformung war also komplett reversibel und der
elastische Bereich der Konstrukte wurde nicht Uberschritten.

Die von der Prufmaschine gespeicherten Daten konnten als txt. Datei exportiert und
mit der Software Matlap weiter bearbeitet werden.
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Abbildung 3.13: Kraft-Weg-Diagramm der Prufmaschine. Die Aufzeichnung der
Belastung und Entlastung ist in einer Hysteresenschleife dargestellt.

3.8.1 Belastungs-Deformationskurve
Mit Hilfe von Matlap konnten, aus den Prifmaschinendaten, die Mittelwerte der
Relation Kraft/Langenanderung fur jede Osteosynthese kalkuliert und in Form von

Belastungs-Deformationskurven dargestellt werden.

3.8.2 Axiale Steifigkeit
FUr die Testung des Lastfalls 1 (axiale Kompression) wurde die axiale Steifigkeit der
Osteosynthesen als Propertionalitatsfaktor zwischen der applizierten Axialkraft und

der Langenanderung ermittelt.

Axiale Steifigkeit = Axialkraft [N]/ Ldngendnderung [mm]
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Die Steifigkeit wurde bei einer niedrigeren Belastung (80N) und bei einer hoheren
Belastung (150N) bestimmt. Bei einer Belastung von 80N war bei keinem der
Konstrukte der Frakturspalt komplett komprimiert und somit ein valider Vergleich
unter allen Osteosynthesemodellen mdglich. 150N kommen ungefahr der
postoperativen Teilbelastung von 15kg gleich, welche nach entsprechend

osteosynthetisch versorgter Unterschenkelfraktur beim Menschen angeordnet wird.

3.8.3 Mediol-laterale Biegesteifigkeit schlieBend und 6ffnend

Fir die Testfalle 3a und 3b (medio-laterale Biegung schliefend und 6ffnend)
wurde die Biegesteifigkeit der Osteosynthesen als Quotient des einwirkenden
Moments und des Winkelgrades berechnet.

Biegesteifigkeit = Moment [Nm] / Winkelgrad [°]

Da die Prufmaschine aber nur die Axialkraft und die Langenanderung registrierte,
mussten das Moment und der Winkelgrad berechnet werden.

Das Drehmoment ist das Produkt aus der axialen Kraft [N] und dem Hebelarm [r].
Far die Auswertung der Versuche wurde die Biegesteifigkeit punktuell fur eine
axiale Belastung von 20N berechnet. Der Hebelarm betrug hierbei 10cm = 100mm.
Er entsprach der Distanz zwischen den seitlich versetzten Modellen und der
Axialachse der Krafteinwirkung. Dementsprechend betrug das Drehmoment
2000Nmm.

Der Winkelgrad a fur eine Belastung von 2000Nmm wurde durch die Umstellung

der Formel fur die Berechnung der Lange eines Kreisbogens L, ermittelt.

a . 360
360° — 5o

L, =2mr

Die Lange des Kreisbogens L , entsprach der von der Priufmaschine registrierten

Langenanderung Az in mm bei 20N. Der Radius » war dem Hebelarm von 100mm

gleichzusetzen.
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Abbildung 3.14: Schematische Zeichnung der Parameter zur Berechnung der
Biegesteifigkeit.

3.9 Untersuchung der interfragmentaren Bewegung

Zur gezielte Analyse der plattennahen und plattenfernen Mikrofrakturbewegungen
wurde bei der Testung des Lastfalls 1 (axiale Kompression) das optische
Messsystem PONTOS eingesetzt. Jeder der aufgebrachten passiven Marker an
dem Frakturmodell reprasentierte einen Messpunkt. Die 3D Koordinaten und die
3D Verschiebungen aller Marker wurden mittels photogrammetrischer
Auswerteverfahren von der PONTOS-Software automatisch berechnet. Anhand
der 3D Markerpositionen und Verschiebungen konnte die Geometrie der Zylinder
erstellt und deren Bewegungsverhalten berechnet werden.

Um die plattennahe und plattenferne interfragmentare Bewegung genau zu
erfassen, war es notwendig ein Koordinatensystem mit lokalem Ursprungspunkt zu

definieren, auf das sich samtliche Bewegungen bezogen. Dies konnte mit einer der
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Funktionalitaten der PONTOS-Software eingerichtet werden. Das
Koordinatensystem befand sich am Mittelpunkt des unteren Zylinders im
Frakturspalt. Die x-Achse des Koordinatensystems zeigte in medio-laterale
Richtung, die y-Achse war festgelegt als postero-anteriore Richtung und die z-
bzw. axiale Achse entsprach der Langsachse der Zylinder.

Anhand des Koordinatensystems war es moglich sowohl die Richtung als auch die
Grolle der Zylinderverschiebungen am Frakturspalt zu bestimmen. Die von der
PONTOS Software aufgezeichneten Daten wurden als txt. Datei exportiert und mit
Matlap zur graphischen Darstellung ausgewertet.

Das Ziel der Studie war es in erste Linie die Verteilung bzw. das Ausmal} der
Mikrobewegungen am Frakturspalt zu analysieren. Bei der Auswertung der Daten
wurde daher zu Vereinfachung nur die Hauptbewegung am Frakturspalt in
Richtung der Langsachse (Translation Az) bericksichtigt. Die genaue qualitative
Analyse der interfragmentaren Bewegung ist u.a. Inhalt einer sich an diese Arbeit
anschliefenden Dissertation.

3.10 Statistische Auswertung

Die statistische Analyse wurde zum einen mit der Excel-Software 2003 von Microsoft
durchgefuhrt. Da aufgrund der geringen Fallzahl der Gruppen (n=6) nicht mit einer
Normalverteilung gerechnet werden konnte, wurden zur statistischen Auswertung der
erhobenen Parameter die Mediane fur alle Osteosynthesegruppen bei definierten
Belastungspunkten berechnet. Die graphische Darstellung erfolgte in Form von
einem Box und Whisker Plot. Dieser bildet folgende Parameter ab: den Median, die
25% Quartile und 75% Quartile, den Minimal- und den Maximalwert. 1. und 3. Quatrtil
bilden den Corpus des Boxplots. Dieser umfasst 50% der Werte und beinhaltet den
Median, der als kleines Kreuz gekennzeichnet ist. Die Lange der sich oben und
unten an den Corpus anschlieRenden Whisker ist durch den minimalen und
maximalen Wert festgelegt. Ausreiler oder Extremwerte, die aullerhalb dieses
Bereichs liegen, traten nicht auf.

Des Weiteren wurde die statistische Analyse der Ergebnisse mittels PASW Statistics
17.0 (SPSS Inc., Chicago, IL. USA) durchgefihrt. Es wurde die Signifikanz des

Steifigkeitsunterschieds zwischen den LCP Osteosynthesen und den beiden

46



Material und Methoden

Schrauben durch eine Vergleichsanalyse mit dem parameterfreien Mann-Whitney
Test bestimmt. Das Signifikanzniveau wurde bei P<0,05 festgelegt.
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4 Ergebnisse

4.1 Vorversuch

In einem Vorversuch konnte mithilfe einer optischen Messung nachgewiesen
werden, dass sich der fur den Knochenersatz gewahlte Kunststoff POM C unter einer

axialen Last von 300N nicht mehr als 16um verformt.

Deformation (Vector)

Versuch_1_LCP_Schrauben.dyn
Date: 18.12.08 0000 mm] 0.020

Stufe 40 | l T \ [
LCP:SChraUBER 0002 0004 0006 0008 0010 0012 004 0016 0018
300N

Abbildung 4.1: Validierung des verwendeten Knochenersatzmaterials POM C.
Dargestellt ist die Deformation des unteren Kunststoffzylinders anhand von Vektoren,
welche neben dem Ausmall auch die Richtung der Verformung beschreiben. Der
groRte Deformations-Vektor liegt im Bereich von 16um. Des Weiteren fallt auf, dass
die Vektoren in der Mitte des Zylinders, entlang der dort liegenden Schraube, in
horizontaler Richtung zur Platte verlaufen. Dies ist vermutlich auf die Zugwirkung der
Schraube zuruckzufuhren.
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4.2 Steifigkeitsvergleich zwischen veterinarem und humanem
LCP-System

4.2.1 Lastfall 1 (axiale Kompression)

4.2.1.1 Belastungs-Deformationskurven

Im Diagramm (Abb. 4.2) ist die Langenanderung der Konstrukte in Relation zu der
applizierten Kraft abgebildet. Diese beiden Parameter wurden von der
Materialprufmaschine kontinuierlich wahrend der Tests bestimmt und aufgezeichnet.
Die Langenanderung entsprach dabei dem Fahrweg der Traverse der Prifmaschine.
Die Ordinate des Diagramms gibt die einwirkende Kraft F in N an und die Abszisse

beschreibt die resultierende Langenanderung der Konstrukte Az in mm.

200

180

160 LCP vet LCP hum 5/4 LCP hum 3/3

140

120 [

100 -

Kraft [N]

80

60 [

40+

20+

Az [mm]

Abbildung 4.2: Belastungs-Deformationskurven der LCP-Osteosynthesen flr den
Lastfall 1 (axiale Kompression). Eine Kurve reprasentiert jeweils den Mittelwert von 6
getesteten Konstrukten. Auf Grund von Messrauschen zu Beginn der
Datenaufzeichnung, sind die Kurven erst ab einem Belastungswert von ca. 10N
richtig zu beurteilen.
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Die Belastungs-Deformationskurven der LCP-Osteosynthesen zeigen einen
divergierenden Verlauf, dabei nimmt die Steigung der Kurven von der LCP vet Uber
die LCP hum 5/4 zur LCP hum 3/3 hin deutlich ab. Die Steigung der Kurven
reprasentiert die axiale Steifigkeit der LCP-Osteosynthesen. Wahrend bei der LCP
vet die applizierte Maximallast von 200N nur zu einer geringen Langenanderung Az
fuhrt, ist die Deformation der LCP hum 3/3 bei einer Belastung von ca.100N bereits
so stark, dass die Kunststoffzylinder am Frakturspalt miteinander in Kontakt treten.
Dieses wird an der plétzlichen Anderung der Steigung im Kurvenverlauf der LCP
hum 3/3 bei ca. 100N deutlich. Die Biegung der Frakturmodelle unter axialer
Belastung bewirkt, dass die Zylinder am plattenfernen Frakturspalt aufeinander
gedruckt werden. Der Frakturspalt ist also nicht komplett komprimiert. Daher stimmt
die dort erfasste Langenanderung Az von etwa 2mm bei der LCP hum 3/3 nicht mit
der eigentlichen Weite des Frakturspalts (3mm) Uberein.

Der nicht-lineare Kurvenverlauf, der vor allem bei der LCP hum 5/4 und der LCP hum
3/3 festzustellen ist, darf nicht als Zeichen fur eine plastische Verformung gewertet
werden — es wurde nur im elastischen Bereich getestet -, sondern ist ebenfalls auf
die Biegung der Konstrukte zurlckzufuhren. Die Richtung der zunachst axial
einwirkenden Kraft andert sich mit zunehmender Biegung der Konstrukte. Man
bezeichnet dieses Phanomen als nicht-linear elastischen Effekt [77].

4.2.1.2 Axiale Steifigkeit
Die axiale Steifigkeit beschreibt den Widerstand der LCP-Osteosynthesen gegen

deren elastische Verformung unter axialer Belastung. Sie wurde fir jedes Konstrukt
exemplarisch bei einer axial einwirkenden Kraft von 80N und 150N berechnet.

Das Box-Plot-Diagramm (Abb. 4.3) zeigt, dass die Steifigkeitswerte der LCP-
Osteosynthesen sich unterscheiden. Es kann eine deutliche Abnahme der axialen
Steifigkeit von der LCP vet Uber die LCP hum 5/4 zur LCP hum 3/3 festgestellt
werden. Der Unterschied ist jeweils signifikant (p=0,002 fur 80N).

In der Tabelle (Tab. 4.1) sind die Medianwerte fur die axialen Steifigkeiten
aufgefuhrt. Von der LCP vet zur LCP hum 3/3 zeigt sich eine gravierende Abnahme
der axialen Steifigkeit von 85% (bei 80N). Dabei sind ca. 2/3 (67%) der
Steifigkeitsdifferenz durch die verschiedenen Implantate bedingt und 1/3 (33%) ist
auf den Einfluss der unterschiedlichen Schraubenkonfiguration zurtckzufuhren.
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Abbildung 4.3: Axiale Steifigkeit bei 80N und 150N. Der Unterschied zwischen den

LCP-Osteosynthesen

ist

signifikant

(p=0,002 fur

80N).

(*)Die Werte sind

eingeschrankt zu beurteilen, da bereits bei ca. 100N der Frakturspalt plattenfern
komplett komprimiert war und die Kunststoffzylinder sich beruhrten.

LCP vet LCP hum 3/3
Gesamte axiale Kraft [N] | Steifigkeit [N'mm] [ Steifigkeit [N'mm] | Abnahme
LCP-Osteosynthese 80 396,04 58,65 85%
tvsh
vetvs hum 150 412,09 72,18 83%
LCP vet LCP hum 5/4
axiale Kraft [N] | Steifigkeit [N'mm] | Steifigkeit [N'mm] | Abnahme
Implantat 80 396,04 168,78 57%
vet vs hum
150 412,09 154,32 63%
LCP hum 5/4 LCP hum 3/3
axiale Kraft [N] | Steifigkeit [N/'mm] [ Steifigkeit [N'mm] | Abnahme
Schraubenkonfiguration o
5/4 vs 3/3 80 168,78 58,65 65%
150 154,32 72,18 52%

Tabelle 4.1: Medianwerte der berechneten axialen Steifigkeiten fur die LCP-
Osteosynthesen bei 80N und 150N im Vergleich. Die rot schraffierten Werte sind
eingeschrankt zu bewerten, da bereits bei ca. 100N der Frakturspalt plattenfern
komplett komprimiert war und die Kunststoffzylinder sich bertuhrten.
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4.2.2 Lastfall 3a (medio-laterale Biegung schliel3end)

4.2.2.1 Belastungs-Deformationskurven

Die unter dem Lastfall 3a ermittelten Belastungs-Deformationskurven fur die LCP-
Osteosyntesen beschreiben die Relation zwischen dem einwirkenden Moment und
der resultierenden Gradanderung des Biegewinkels. Die annahernd linearen Kurven
der LCP-Osteosynthesen divergieren deutlich voneinander. Der Kurvenverlauf flacht
von der LCP vet Uber die LCP hum 5/4 zur LCP hum 3/3 hin ab. Die Steigung der

Kurven entspricht dabei der medio-lateralen Biegesteifigkeit schlieliend.

2500

2000
LCP vet LCP hum 5/4 LCP hum 3/3
= 1500F
£
Z
£
[0}
£
[e]
= 1000t
500
0 1 1 1 1 1 1 1 J
0 1 2 3 4 5 6 7 8
Grad [°]

Abbildung 4.4: Belastungs-Deformationskurven der LCP-Osteosynthesen flr den
Lastfall 3a (medio-laterale Biegung schliefend). Eine Kurve reprasentiert jeweils den
Mittelwert von 6 getesteten Konstrukten. Auf Grund von Messrauschen zu Beginn
der Datenaufzeichnung sind die Kurven erst ab einem Belastungswert von ca.
250Nmm richtig zu beurteilen.

4.2.2.2 Medio-laterale Biegesteifigkeit schliel3end
Die medio-laterale Biegesteifigkeit schlieRend beschreibt den Widerstand der LCP
Osteosynthesen gegen deren elastische Verformung unter einem Varusstress. Sie

wurde fur ein Moment von 2000Nmm berechnet. Die Verteilung der Werte fur die
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LCP-Osteosynthesen, ist im Box-Plot-Diagramm (Abb. 4.6) dargestellt. Es kann eine
deutliche Abnahme der medio-lateralen Biegesteifigkeit schliefend von der LCP vet
uber die LCP hum 5/4 zur LCP hum 3/3 festgestellt werden. Die Unterschiede

zwischen den drei LCP-Osteosynthesen sind jeweils signifikant (p=0,002).

3000

2000

1500 -

1000 -

Biegesteifigkeit schlieBend [Nmm/°]

500 -
¢|

LCP vet LCP hum 5/4 LCP hum 3/3
LCP-Osteosynthese

Abbildung 4.5: Medio-laterale Biegesteifigkeit schlieBend bei 2000Nmm. Die
Differenz zwischen den drei LCP-Osteosynthesen ist jeweils signifikant (p=0,002).

Die Mediane fur die medio-laterale Biegesteifigkeit schlieRend der LCP-
Osteosynthesen sind in der Tabelle (Tab. 4.2) aufgefuhrt. Erwartungsgemal weist
die LCP vet hierbei den hochsten Steifigkeitswert auf. Zur LCP hum (3/3) zeigt sich
ein deutlicher Steifigkeitsunterschied von 84%. Die verschiedenen Implantate
machen ca. 3/4 (74%) und die unterschiedlichen Schraubenkonfigurationen ca. 1/4
(26%) dieser Differenz aus.
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LCP vet LCP hum 3/3
Gesamte . P . .
) Moment Biegesteifigkeit Biegesteifigkeit
LCP-Osteosynthese [Nmm] INmm/°] INmm/°] Abnahme
vet vs hum
2000 2389,1 378,5 84%
LCP vet LCP hum 5/4
Implantat Moment Biegesteifigkeit Biegesteifigkeit
vet vs hum [Nmm] [Nmm/°] [Nmm/] Abnahme
2000 2389,1 918,4 62%
LCP hum 5/4 LCP hum 3/3
Schraubenkonfiguration Moment Biegesteifigkeit Biegesteifigkeit
5/4 vs 3/3 [Nmm] [Nmm/°] [Nmm/°] Abnahme
2000 918,4 378,5 59%

Tabelle 4.2: Mediane der medio-laterale Biegesteifigkeit schlieBend fur die LCP-
Osteosynthesen im Vergleich unter Berucksichtigung der Implantate und der
Schraubenkonfiguration.

4.2.3 Lastfall 3b (medio-laterale Biegung 6ffnend)

4.2.3.1 Belastungs-Deformationskurven
Das Schaubild (Abb. 4.7) zeigt die

verschiedenen LCP-Osteosynthesen, die unter dem Lastfall 3b ermittelt wurden. Sie

Belastungs-Deformationskurven der

beschreiben das Biegeverhalten der LCP-Osteosynthesen anhand der
Gradanderung des Biegewinkels in Beziehung zu dem einwirkenden Moment.
Ahnlich dem Lastfall 3a weisen die Kurven einen annéhernd linearen Verlauf auf. Die
Steigung der Kurven nimmt, als Parameter flr die medio-laterale Biegesteifigkeit

offnend, von der LCP vet uber die LCP hum 5/4 zur LCP hum 3/3 hin deutlich ab.
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Abbildung 4.6: Belastungs-Deformationskurven der LCP-Osteosynthesen flr den
Lastfall 3b (medio-laterale Biegung 6ffnend). Eine Kurve reprasentiert jeweils den
Mittelwert von 6 getesteten Konstrukten. Auf Grund von Messrauschen zu Beginn
der Datenaufzeichnung sind die Kurven erst ab einem Belastungswert von ca.
250Nmm richtig zu beurteilen.

4.2.3.2 Medio-laterale Biegesteifigkeit 6ffnend
Die medio-laterale Biegesteifigkeit 6ffnend beschreibt den Verformungswiderstand

der LCP-Osteosynthesen unter einem Valgusstress im elastischen Bereich. Sie
wurde fur ein einwirkendes Moment von 2000Nmm bei jedem Konstrukt genau
kalkuliert. Im Box-Plot-Diagramm (Abb. 4.8) ist die Verteilung der Werte fur die
einzelnen LCP-Osteosynthesen dargestellt. Man kann erkennen, dass die Werte von
der LCP vet Uber die LCP hum 5/4 zur LCP hum 3/3 hin abfallen. Die Unterschiede
zwischen den drei LCP-Osteosynthesen sind jeweils signifikant (p=0,002).
Erwartungsgemal zeigt sich auch bei der Testung des Lastfalls 3b eine erhebliche
Steifigkeitsuberlegenheit der vet LCP (5/4). Dies wird bei der Betrachtung der
ermittelten Medianwerte fur die medio-laterale Biegesteifigkeit 6ffnend in der Tabelle
(Tab. 4.3) deutlich.
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Abbildung 4.7: Medio-laterale Biegesteifigkeit 6ffnend bei 2000Nmm. Die Differenz
zwischen den drei LCP-Osteosynthesen ist jeweils signifikant (p=0,002).

Die Abnahme der Steifigkeit zur hum LCP (3/3) liegt bei 78%. 3/5 (60%) dieses

Unterschieds kommen auf Grund der verschiedenen Implantate zustande und 2/5

(40%) durch die unterschiedliche Schraubenkonfiguration.

LCP vet LCP hum 3/3
Gesamte . e . e
LCP- Osteosynthese vet Moment Blegeste|f|?ke|t Blegeste|f|?ke|t
[Nmm] [Nmm/] [Nmm/] Abnahme
vs hum
2000 3372,8 758 78%
LCP vet LCP hum 5/4
Implantat Moment Biegesteifigkeit Biegesteifigkeit
vet vs hum [Nmm] [Nmm/°] [Nmm/°] Abnahme
2000 3372,8 1783,7 47%
LCP hum 5/4 LCP hum 3/3
Schraubenkonfiguration Moment Biegesteifigkeit Biegesteifigkeit
5/4 vs 3/3 [Nmm] [Nmm/] [Nmm/] Abnahme
2000 1783,7 758 57%

Tabelle 4.3: Medianwerte der medio-lateralen Biegesteifigkeit 6ffnend fur die LCP-
Osteosynthesen im Vergleich unter Berucksichtigung der Implantate und der

Schraubenkonfigurationen.
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Stellt man die in einer Ebene liegenden unterschiedlichen Biegesteifigkeiten
gegenuber, so zeigt sich, dass die Biegesteifigkeit 6ffnend bei den LCP-
Osteosynthesen (Mediane: LCP vet 3372,8Nmm/°, LCP hum 5/4 1783,7Nmm/°, LCP
hum 3/3 758Nmm/°) grolder ist als die Biegesteifigkeit schlieRend (Mediane: LCP vet
2389, 1Nmm/°, LCP hum 5/4 918, 4Nmm/°, LCP hum 3/3 378,5). Bei der vet LCP 5/4
betragt die Differenz 31%, bei der hum LCP 5/4 49% und bei der hum LCP 3/3 47%.
Demnach sind die LCP-Osteosynthesen gegenuber einem Varusstress deutlich

empfindlicher und biegen sich starker durch.

4.3 Einfluss der neuen Dynamischen Kopfverriegelungsschraube
(DLS) auf die Steifigkeiten

4.3.1 Lastfall 1 (axiale Kompression)

4.3.1.1 Belastungs-Deformationskurven

Analog den LCP-Osteosynthesen mit der herkdbmmlichen LS zeigen die Belastungs-
Deformationskurven der LCP-Osteosynthesen mit der neuen DLS einen nicht-
linearen Verlauf, allerdings weisen sie durchgehend eine geringere Steigung auf
(Abb. 4.8). Die DLS bewirkt bei allen drei LCP-Osteosynthesen eine Verschiebung
der Relation zwischen Langenanderung und Kraft zu Gunsten der Langenanderung.
Bei der LCP hum 3/3 kommt es unter Verwendung der DLS schon friher (bei ca.
90N) zur Kompression des plattenfernen Frakturspaltes als bei der LS (bei ca.

100N). Dies wird anhand der zweiphasigen Kurvenverlaufe deutlich.
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Abbildung 4.8: Belastungs-Deformationskurve fur die getesteten LCP-
Osteosynthesen mit LS und DLS fur den Lastfall 1 (axiale Kompression). Eine Kurve
reprasentiert jeweils den Mittelwert von 6 getesteten Konstrukten. Auf Grund von
Messrauschen zu Beginn der Datenaufzeichnung, sind die Kurven erst ab einem
Belastungswert von ca. 10N richtig zu beurteilen.

4.3.1.2 Axiale Steifigkeit
Bei allen drei Osteosynthesen fuhrt die Verwendung der DLS zu einer Abnahme der

axialen Steifigkeit (Abb. 4.9 — 4.11). Wahrend bei der LCP vet und der LCP hum 5/4
die Steifigkeitsreduktion durch die DLS signifikant ist (jeweils p=0,002 bei 80N und
150N), stellt sie sich bei der LCP hum 3/3 als nicht signifikant dar (p=0,065 bei 80N
und p=0,240). Die LCP hum 3/3 ist besonders elastisch und biegt sich relativ einfach
durch. Hierbei ist die Kraft, die auf die Schrauben wirkt, vermindert und der Effekt der

DLS wird abgeschwacht.
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Abbildung 4.9: Axiale Steifigkeit bei 80N und 150N fur die LCP vet mit
konventioneller LS und neuer DLS. Der Unterschied der axialen Steifigkeit zwischen
LS und DLS ist sowohl bei 80N (p=0,002) als auch bei 150N (p=0,002) signifikant.
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Abbildung 4.10: Axiale Steifigkeit bei 80N und 150N fir die LCP hum 5/4 mit
konventioneller LS und neuer DLS . Der Unterschied der axialen Steifigkeit zwischen
LS und DLS ist sowohl bei 80N (p=0,002) als auch bei 150N (p=0,002) signifikant
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Abbildung 4.11. Axiale Steifigkeit bei 80N und 150N fir die LCP hum 3/3 mit
konventioneller LS und neuer DLS . Der Unterschied der axialen Steifigkeit zwischen
LS und DLS ist bei 80N (p=0,065) als auch bei 150N (p=0,240) nicht signifikant.

Am deutlichsten tritt die Steifigkeitsreduktion mit 36% (fur 80N) bzw. 35% (fur 150N)
bei der LCP vet auf. Bei der LCP hum 5/4 betragt die Differenz 26% (fir 80N) bzw.
27% (fur 150N). Die axiale Steifigkeit der LCP hum 3/3 wird am wenigsten durch die
DLS beeinflusst. Der Steifigkeitsunterschied zwischen der LS und DLS liegt hier bei
16% (fur 80N) bzw. 7% (fir 150N) (Tab. 4.4). Der letzte Wert von 7% verdeutlicht
den Effekt der DLS. Theoretisch durfte hier namlich keine Differenz vorliegen, da der
Frakturspalt bei einer Belastung von 150N sowohl bei der LCP hum 3/3 mit der LS
als auch mit der DLS plattenfern komplett komprimiert ist.

Der Steifigkeit mindernde Effekt der DLS korreliert mit der bereits vorliegenden
Steifigkeit der LCP-Osteosynthese. Er tritt umso ausgepragter auf, desto rigider die
Konfiguration der LCP-Osteosynthese ist. Bei der LCP hum 3/3 ist er daher nur in
einem geringen Mal} festzustellen und die Differenz zwischen der LS und DLS ist
nicht signifikant. Allerdings waren, wie oben bereits beschrieben, die Konstrukte bei
der Testung des Lastfalls 1 nicht einer reinen axialen Belastung ausgesetzt. Durch
die Biegung der Konstrukte anderte sich auch die Richtung der einwirkenden Kraft.

Unter einer starker axial gerichteten Belastung der Konstrukte wurde sich der Effekt
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der DLS wahrscheinlich deutlicher zeigen und auch weniger von der Konfiguration

der LCP-Osteosynthesen abhangen.

LS DLS
axiale Kraft [N] | Steifigkeit [N/mm] | Steifigkeit [N/mm] | Abnahme
LCP vet 80 396,04 253,72 36%
150 412,09 269,29 35%
LS DLS
axiale Kraft [N] | Steifigkeit [N/mm] | Steifigkeit [N/mm] | Abnahme
LCP hum 5/4 80 168,78 124,8 26%
150 154,32 112,87 27%
LS DLS
axiale Kraft [N] | Steifigkeit [N/mm] | Steifigkeit [N/mm] | Abnahme
LCP hum 3/3 80 58,65 49,63 16%
150 72,18 67,54 7%
Tabelle 4.4: Medianwerte der axialen Steifigkeit der Osteosynthesen mit

konventioneller LS und neuer DLS bei 80N und 150N im Vergleich. Die rot
schraffierten Werte sind kritisch zu bewerten, da sich bei ca.100N (LS) bzw. 90N
(DLS) bereits die Zylinder des Konstrukts hum LCP (3/3) beruhren und bei
steigender Belastung aufeinander gedrickt werden.

4.3.2 Lastfall 3a (medio-laterale Biegung schliel3end)

4.3.2.1 Belastungs-Deformationskurven

Die Belastungs-Deformationskurven der LCP-Osteosynthesen mit der DLS zeigen
entsprechend den LCP-Osteosynthesen mit der konventionellen LS einen annahernd
linearen Verlauf. Auffallend ist, dass im Vergleich zu dem Lastfall 1 (axiale
Kompression) sich die Steigungen der Kurven von LS und DLS kaum unterscheiden.
Sie divergieren nur minimal voneinander. Die DLS bewirkt bei allen drei LCP-
nur Relation zwischen

Osteosynthesen eine geringfigige Anderung der

aufgebrachten Moment und resultierender Gradanderung.
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Abbildung 4.12: Belastungs-Deformationskurven der LCP-Osteosynthesen mit der

LS und der DLS fur den Lastfall 3a (medio-laterale Biegung schlieRend). Eine Kurve
reprasentiert jeweils den Mittelwert von 6 getesteten Konstrukten. Auf Grund von
Messrauschen zu Beginn der Datenaufzeichnung sind die Kurven erst ab einem
Belastungswert von ca. 250Nmm richtig zu beurteilen.

4.3.2.2 Medio-laterale Biegesteifigkeit schliel3end
Eine signifikante Abweichung der medio-laterale Biegesteifigkeit schlieRend bei einer

Belastung von 2000Nmm durch die DLS ergibt sich nur bei der LCP vet (p=0,041).
Bei der LCP hum 5/4 und der LCP hum 3/3 ist der Unterschied zwischen der DLS
und der LS unwesentlich (p=0,135 und p=0.937) (Abb. 4.13).

Die berechneten Medianwerte der LCP-Osteosynthesen zeigen deutlich, dass die
DLS die medio-laterale Biegesteifigkeit schlieRend im Vergleich zu der axialen
Steifigkeit nur gering beeinflusst (Tab.4.5). Bei der LCP vet und der LCP hum 5/4
kommt es in beiden Fallen zu einem geringen Abfall der Biegesteifigkeit schlieRend
durch die DLS (6% und 8%). Fur die LCP hum 3/3 ist dagegen sogar eine minimale
Zunahme der Biegesteifigkeit von 0,1% fur die DLS zu verzeichnen.

62



Ergebnisse

3000

2500
&
£
£
Z
s 2000 -
c
[}
2
2
5 1500
(7]
=
4
£ 1000
X
>
2
m 500 -

=" ==
0
LS ‘ DLS LS ‘ DLS LS ‘ DLS
LCPvet LCP hum 5/4 LCP hum 3/3

LCP-Osteosynthese

Abbildung 4.13: Medio-laterale Biegesteifigkeit schlieRend der LCP-Osteosynthesen
mit konventioneller LS und neuer DLS im Vergleich. Bei der LCP vet ist der
Unterschied zwischen LS und DLS signifikant (p=0,041). Bei der LCP hum 5/4 und
bei der LCP hum 3/3 ist er nicht signifikant (p=0,135 und p=0,937).

LS DLS
Moment Biegesteifigkeit Biegesteifigkeit
LCP vet [Nmm] [Nmm/°] [Nmm/°] Abnahme
2000 2389,1 2235,5 6%
LS DLS
Moment Biegesteifigkeit Biegesteifigkeit
LCP hum 5/4 [Nmm] [Nmm/°] [Nmm/°] Abnahme
2000 918,4 846,9 8%
LS DLS
Moment Biegesteifigkeit Biegesteifigkeit
LCP hum 3/3 [Nmm] [Nmm/°] [Nmm/°] Zunahme
2000 378,5 381,7 0,1%

Tabelle 4.5: Medianwerte der medio-lateralen Biegesteifigkeit schliefend fur die
Osteosynthesen mit herkdmmlicher LS und DLS im Vergleich.
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4.3.3 Lastfall 3b (medio-laterale Biegung 6ffnend)

4.3.3.1 Belastungs-Deformationskurven

Auch fur den Lastfall 3b weisen die LCP-Osteosynthesen mit der DLS einen
annahernd linearen Zusammenhang zwischen dem einwirkenden Moment und der
hervorgerufenen Gradanderung des Biegewinkels auf. Ebenso divergieren die
Belastungs-Deformationskurven der LCP-Osteosynthesen mit der LS und der DLS

nur geringfugig.
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Abbildung 4.14: Belastungs-Deformationskurven der LCP-Osteosynthesen mit der

LS und der DLS fiur den Lastfall 3b (medio-laterale Biegung 6ffnend). Eine Kurve
reprasentiert jeweils den Mittelwert von 6 getesteten Konstrukten. Auf Grund von
Messrauschen zu Beginn der Datenaufzeichnung sind die Kurven erst ab einem

Belastungswert von ca. 250Nmm richtig zu beurteilen.

4.3.3.2 Medio-laterale Biegesteifigkeit 6ffnend

Die DLS fuhrt bei der LCP hum 5/4 und der LCP hum 3/3 zu einer signifikanten
Anderung der medio-lateralen Biegesteifigkeit 6ffnend bei einer Belastung von
2000Nmm (p=0,015 und p=0,009), wahrend bei der LCP vet die zwischen DLS und
LS keine wesentliche Differenz zu evaluieren ist (p=0,394) (Abb. 4.15).
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Abbildung 4.15: Biegesteifigkeit 6ffnend der Osteosynthesen mit konventioneller LS
und neuer DLS im Vergleich. Bei der LCP vet ist der Unterschied zwischen LS und
DLS nicht signifikant (p=0,394), bei der LCP hum 5/4 ist er signifikant (p=0,015) und
bei der LCP hum 3/3 ist er ebenfalls signifikant (p=0,009).

LS DLS
Moment Biegesteifigkeit Biegesteifigkeit
LCP vet [Nmm] [Nmm/°] [Nmm/°] Zunahme
2000 3372,7 3598 7%
LS DLS
Moment Biegesteifigkeit Biegesteifigkeit
LCP hum 5/4 [Nmm] [Nmm/°] [Nmm/°] Abnahme
2000 1783,7 1509,7 15%
LS DLS
Moment Biegesteifigkeit Biegesteifigkeit
LCP hum 3/3 [Nmm] [Nmm/°] [Nmm/°] Abnahme
2000 757,9 722,6 5%

Tabelle 4.6: Medianwerte der medio-lateralen Biegesteifigkeit 6ffnend fur die LCP-

Osteosynthesen mit herkdmmlicher LS und DLS. Die Werte wurden fur ein Moment
von 2000Nmm berechnet.
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Die medio-laterale Biegesteifigkeit 6ffnend wird nur in einem geringen Ausmalf} durch
die DLS beeinflusst. Dies wird anhand des Vergleichs der errechneten Medianwerte
fur die LS und die DLS deutlich (Tab. 4.6).

4.4 Einfluss der DLS auf die interfragmentare Bewegung

Mit dem optischen Messsystem war es mdglich die plattennahe und plattenferne
interfragmentare Bewegung zu untersuchen. Die Analyse der Mikrofrakturbewegung
erfolgte parallel wahrend der Testung des Lastfalls 1 sowohl fur die LCP-
Osteosynthesen mit der konventionellen LS als auch mit der neuen DLS. Ziel war
es, den Einfluss der DLS auf die interfragmentare Bewegung quantitativ zu
bestimmen. Daher wurde fur die Untersuchung vereinfachend nur die Translation in
z-Richtung (Az) berucksichtigt, die der Hauptbewegung am Frakturspalt unter axialer
Kompression entsprach.

Die Werte der plattennahen und plattenfernen interfragmentaren Bewegung wurden

fur eine Belastung von 150N bestimmt.
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Abbildung 4.16A: Translation Az plattennah fur LS und DLS bei der LCP vet fur
150N (p=0,002). B: Translation Az plattenfern fur LS und DLS bei der LCP vet flr
150N (p=0,002).
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Die DLS fuhrt gegenuber der LS bei der LCP vet zu einem Anstieg der
interfragmentaren Bewegung plattennah von 0,18mm (entsprechen 79%, p=0,002)
als auch plattenfern von 0,195mm (entsprechen 39%, p=0,002) (Tab. 4.7).
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Abbildung 4.17A: Translation Az plattennah flr LS und DLS bei der LCP hum 5/4
fur 150N (p=0,002). B: Translation Az plattenfern fur LS und DLS bei der LCP hum
5/4 far 150N (p=0,002).
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Abbildung 4.18A: Translation Az plattennah fir LS und DLS bei der LCP hum 3/3
fur 150N (p=0,002). B: Translation Az plattenfern fur LS und DLS bei der LCP hum
3/3 fur 150N (p=0,981).
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Bei der LCP hum 5/4 zeigt sich im Vergleich zur LS mit der DLS ebenfalls eine
Zunahme der axialen Bewegung, die vor allem an der plattennahen Seite des
Frakturspats erfolgt (plattennah: 0,175mm entsprechen 55%, p=0,002; plattenfern:
0,282 mm entsprechen 18%, p=0,002) (Tab. 4.7).

Auch bei der LCP hum 3/3 kommt es unter Verwendung der DLS zu einem
verstarkten Anstieg der plattennahen interfragmentaren Translation (plattennah:
0,148mm entsprechen 34%, p=0,002; plattenfern: 0,102 entsprechen 3%, p=0,981)
(Tab. 4.7). Bei 150N ist der plattenferne Frakturspalt sowohl fur die LS als auch fur
die DLS komplett komprimiert, so dass sich hier eigentlich keine Differenz ergeben
diurfte. Die DLS fuhrt allerdings durch die mogliche Bewegung innerhalb der
Schraube zu einer hoheren Translation.

Entsprechend der axialen Seifigkeitsreduktion, erfolgt der Anstieg der
interfragmentaren Bewegung durch die DLS bei der LCP vet am deutlichsten. Ein
erhohter Widerstand gegen die Biegung der rigiden LCP-Osteosynthese fuhrt hier zu
einer vermehrten Belastung der Schrauben und dadurch zu einem verstarkten
Auftreten des DLS-Effekts.

LS DLS
axiale Kraft [N] A z (plattennah) [mm] A z (plattennah) [mm] Zunahme
LCP vet 150 0,047 0,227 79%
LCP hum 5/4 150 0,14 0,314 55%
LCP hum 3/3 150 0,285 0,433 34%
LS DLS
axiale Kraft [N] A z (plattenfern) [mm] A z (plattenfern) [mm] Zunahme
LCP vet 150 0,316 0,511 38%
LCP hum 5/4 150 1,276 1,558 18%
LCP hum 3/3 150 2,629 2,731 3%

Tabelle 4.7: Medianwerte der plattennahen und plattenfernen Translation Az bei
einer Belastung von 150N im Vergleich fur die LS und die DLS.
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5 Diskussion

5.1 Material und Methode

5.1.1 Frakturmodell

Fir das Frakturmodell wurde als Knochenersatz ein Kunststoffrohr aus
Polyoxymethylen Copolymer (POM C) mit einem Aufliendurchmesser von 30mm
verwendet. In Anlehnung an den Markraum der Tibia wurde der Innendurchmesser
mit 16mm gewahlt. Die Homogenitat des Materials, der konstante Aufien- und
Innendurchmesser sowie eine glatte Oberflache waren von Vorteil flr die technische
Handhabung und garantierten eine hohe Reliabilitat der Versuche. Des Weiteren
eignete sich POM C als Knochenersatzmaterial auf Grund seiner hohen Steifigkeit
(E-Modul von 2600-3100N/mm?). Die hohe Steifigkeit des Materials war flr den
Versuch auflerst wichtig, da nicht die Verformung des Materials, sondern die durch
die elastische Osteosynthese induzierten Bewegungen gemessen werden sollten. In
dem Vorversuch konnte mit Hilfe einer optischen Messung nachgewiesen werden,
dass sich der gewahlte Kunststoff unter einer applizierten Last von 300N nicht mehr
als 16um verformte. Dieser Wert liegt weit unter dem Mindestwert der optimalen
Mikrobewegungen (200um) und ist somit vernachlassigbar Der Kunststoffzylinder
kann also als starr angenommen werden. Diese Annahme trifft auch auf den
Knochen im Patienten zu. Der Kunststoff besitzt namlich eine geringere Steifigkeit als
der kortikale Knochen (E-Modul von 17000N/mm?) [66]. Aus diesem Grund ist beim
realen Knochen keine groRere Verformung als bei seinem Kunststoffmodell zu

erwarten.

5.1.2 Versuchsaufbau und Versuchsdurchfiihrung

Der Versuchsaufbau zur biomechanischen Testung der LCP-Osteosynthesen
orientierte sich an einer mechanische Prufvorrichtung, die von Kassi et. al. zu
Untersuchung der 3D Steifigkeit entwickelt wurde [37]. Mit Hilfe von speziell
angefertigten Halterungen fur die Konstrukte war es mdglich sowohl Kompressions-
als auch Biegetests an einer Materialprifmaschine durchzuflhren, die lediglich die
beiden Belastungsarten ,Druck” und ,Zug” erzeugen konnte. Die beiden Halterungen

lieBen Uber Kugelgelenke Bewegungen in allen Raumrichtungen zu. Dies hatte vor
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allem Bedeutung fur die Versuche mit Biegebelastung (Lastfall 3a und 3b), bei denen
dadurch das Auftreten von Querkraften verhindert werden konnte. Querkrafte
erzeugen eine Scherspannung an den fixierten Konstrukten und kdnnen eine
unrealistische Verschiebung der Zylinder bewirken. Auch bei der Prifung der axialen
Kompression (Lastfalls 1) konnte durch die Kugelgelenke das Einwirken von
Querkraften unterbunden werden.

Des Weiteren wurden mit 200N fur den Lastfall 1 bzw. 2500N/mm fir die Lastfalle 3a
und 3b die Maximalbelastung der Konstrukte relativ gering angesetzt. Dieses
Versuchsprotokoll orientierte sich dabei an der Belastungssituation einer frisch
versorgten Tibiafraktur. Das postoperative Management sieht hier in den meisten
Fallen eine funktionelle Teilbelastung von 15kg (=150N) fur 6 Wochen vor. Gerade in
dieser frthen Phase der Knochenheilung spielen die mechanischen

Rahmenbedingungen eine entscheidende Rolle fur das Ergebnis der Therapie.

5.1.3 Stelfigkeitsanalyse

Zur Visualisierung der Steifigkeitsunterschiede zwischen veterinarem und humanem
LCP-System wurden Belastungs-Deformations-Kurven flr die Konstrukte erstellt.
Hier zeigte sich fur den Lastfall 1 (axiale Kompression) ein nicht-linearer
Kurvenverlauf, obwohl der elastische Bereich nicht Uberschritten wurde. Eine
plastische Verformung der Konstrukte konnte anhand der von der
Materialprifmaschine aufgezeichneten Hysteresenschleife fur die Belastung- und
Entlastungsphase ausgeschlossen werden. Der Endpunkt der Entlastung entsprach
immer dem Ausgangspunkt der Belastung. Der Grund fur den nicht-linearen Verlauf
ist, dass die Platte auRerhalb der neutralen Achse lag und unter axialer Kompression
nicht gerade blieb sondern sich durchbog, vor allem dann, wenn die Plattenlécher am
Frakturspalt unbesetzt waren. Infolge dieser Deformation anderte sich die Richtung
der einwirkenden Kraft wahrend des Belastungsprozesses. Man spricht hier von dem
Phanomen des nichtlinearen elastischen Effekts [13, 77].

Die axiale Steifigkeit wurde exemplarisch fur die Belastungspunkte bei 80N und
150N bestimmt. 150N entsprechen dabei im weitesten Sinne der postoperativen
Teilbelastung von 15kg, nach einer osteosynthetisch versorgten Tibiafraktur [42].
Allerdings war bei den Konstrukten mit der LCP hum 3/3 der Frakturspalt bei 150N

jeweils soweit komprimiert, dass die Kunststoffzylinder sich plattenfern berthrten
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daher wurde die axiale Steifigkeit zusatzlich noch bei 80N berechnet, um einen
validen Vergleich zwischen allen drei LCP-Osteosynthesen anstellen zu konnen.

Die Belastungs-Deformations-Kurven, die fir die Lastfalle 3a und 3b (Biegebelastung
in medio-lateraler Richtung schlieBend und 6ffnend) aufgezeichnet wurden zeigten
einen annahernd linearen Verlauf. Bei einer hdheren Belastung hatte sich auch hier
im Vergleich zum Lastfall 1 ein nicht-linearer Kurvenverlauf dargestellit.

Far die Konstrukte wurden die axiale Steifigkeit sowie die medio-laterale
Biegesteifigkeit schlieRend und 6ffnend ermittelt. Die Steifigkeiten wurden als 2D
Steifigkeiten bestimmt, d.h. als Quotient aus der eindimensionalen Belastung und der

Verschiebung der Zylinder in die Hauptrichtung.

5.1.4 Erfassung der interfragmentdren Bewegung

Die interfragmentare Bewegung wurden mit dem optischen Messsystem PONTOS
registriert. Dieses System konnte in einer anderen Arbeit mit hochgenauen taktilen
Messuhren validiert werden [DoObele et al., Publikation folgt].

Die Mikrobewegungen am Frakturspalt wurden durch die Kameras in allen
Raumrichtungen erfasst. Die 3D Analyse der interfragmentaren Bewegung erfolgte
fur den Lastfall der axialen Kompression. Hierbei zeigte sich, dass es sich im
Wesentlichen um eine zweidimensionale Bewegung handelte, die entsprechend an

der einwirkenden Axialkraft ausgerichtet war.

5.2 Ergebnisse und Literatur

5.2.1 Stelfigkeitsvergleich zwischen veterindrem und humanem LCP-System

Ein Anliegen der vorliegenden Arbeit war es, eine standardisierte und quantitative
Analyse des Steifigkeitsverhaltens von dem humanem LCP-System und dem LCP-
System vom Schaf durchzufihren. Dabei basiert die Arbeit auf einer in vivo Studie
zur Evaluierung der LCP an der Musculosceletal Research Unit (MSRU) der
Vetsuisse Fakultat in Zurich. In dieser Studie werden die Knochenheilung und die
Stabilitdt von LCP-Osteosynthesen an diaphysaren Schafsosteotomien der Tibia
untersucht. Hierbei gibt es gravierende Unterschiede zwischen dem veterinaren und
dem humanen Anwendungsprinzip der LCP. Die ovine Plattenosteosynthese in den
Tierexperimenten ist um ein Vielfaches rigider. Die Steifigkeit einer Osteosynthese
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beeinflusst jedoch substantiell den biologischen Prozess der Knochenheilung [8] und
tragt entscheidend zur Stabilitat des Fixationssystems bei [60]. Um trotz des
Steifigkeitsunterschieds das veterindre LCP-System dem humanen LCP-System
gegenuberstellen zu kdnnen, wurden in dieser Arbeit die axiale Steifigkeit und die
medio-laterale Biegesteifigkeit der verschiedenen Osteosynthesen quantifiziert und
miteinander verglichen. Die Erkenntnisse aus den Tierversuchen konnen somit in

Relation zu den Steifigkeiten interpretiert werden.

Fir die Tierversuche in Zurich wurde das Schafsmodell ausgewahlt. Das Schaf hat
sich als Versuchstier in der orthopadischen und traumatologischen Forschung zur
Frakturheilung als adaquates Modell bewahrt. Neben einem ahnlichen
Knochenheilungsprozess, stimmt die Schafstibia auch in der anatomischen Form
weitestgehend mit der humanen Tibia Uberein. Der Grund hierfur ist dem Wolf schen
Gesetzt nach eine analoge Belastungssituation. Diese kommt dadurch zu Stande,
dass die Schafstibia, wie die menschliche Tibia, in der Tragachse des Beines liegt
[18, 56]. Limitierend fur den direkten Vergleich zwischen Mensch und Schaf sind
allerdings  Unterschiede in der postoperativen Belastungssituation bei
experimentellen Tierstudien. Beim Schaf kann eine Kkontrollierte postoperative
Teilbelastung, wie sie beim Menschen in der Regel durchgefuhrt wird, nur mit Muhe
realisiert werden. In Schrecksituationen oder beim Aufstehen belastet das Schaf
unweigerlich die osteotomierte Extremitat zu stark. Dies kann bei einer zu flexiblen
Osteosynthese zum Implantatversagen fuhren. Durch eine steifere Osteosynthese
konnen unkontrollierte Belastungen trotz frisch operierter Extremitat toleriert werden.
Daher ist beim Schaf eine rigidere Stabilisation der Fraktur bzw. der Osteotomie

erforderlich.

Plattensysteme wie die LCP bieten unterschiedliche Moglichkeiten, um auf die
Steifigkeit Einfluss zunehmen. Der LCP-Versorgung von diaphysaren und
metaphysaren Mehrfragmentfrakturen der humanen Tibia liegt das Prinzip der
elastischen Plattenosteosynthese zugrunde, d.h. die Uberbriickung der instabilen
Frakturzone mit einem schraubenfreien Plattenabschnitt. Dabei beeinflusst die Lange
des schraubenfreien Plattenbereichs die Steifigkeit der Osteosynthese signifikant
[77]. Zur Fixierung der Platte reichen drei Schrauben pro Hauptfragment aus, um

eine angemessene Stabilitat zu gewahrleisten. Bei den Schafen wurden die LCPs
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am proximalen Fragment mit funf Schrauben und am distalen Fragment mit vier
Schrauben an den Knochen montiert. Entscheidend fur die Steifigkeit der
Osteosynthese war aber, dass auch die osteotomienahen Plattenlocher mit
Schrauben besetzt wurden, also keine Uberbriickung der Frakturzone stattfand.

In der vorliegenden Arbeit konnte durch einen Vergleich zwischen den
Frakturmodellen LCP hum 5/4 und LCP hum 3/3 isoliert der Einfluss der
unterschiedlichen Schraubenkonfigurationen auf die axiale Steifigkeit und die medio-
laterale Biegesteifigkeit der Konstrukte analysiert werden. Hierbei nimmt allein durch
den Wechsel von veterinarer zu humaner Schraubenkonfiguration die axiale
Steifigkeit der Konstrukte um 65% (fur 80N) bzw. 52% (fur 150N, wobei der
Frakturspalt bei der LCP hum 3/3 bei 150N plattenfern bereits komprimiert war) ab.
Ahnlich deutlich fallt die Differenz bei der medio-lateralen Biegesteifigkeit aus. Die
Biegesteifigkeit schlieffend vermindert sich um 59% und die Biegesteifigkeit 6ffnend
um 58%. Diese Ergebnisse lassen sich auf die Erkenntnisse aus einer
biomechanischen Studie von Stoffel et. al. Ubertragen. In dieser Studie wurde der
Einfluss von Schraubenanzahl und Schraubenposition auf die Steifigkeit von LCP-
Konstrukten genau untersucht [77]. Es zeigte sich dabei, dass das Freilassen eines
frakturnahen Plattenlochs auf jeder Seite der LCP zu einer Reduktion der axialen
Steifigkeit von ungefahr 60% fuhrt, wahrend mehr als drei Schrauben auf jeder
Plattenseite nur einen geringen Effekt auf die Steifigkeit haben.

Der zweite entscheidende Faktor, der neben der Schraubenkonfiguration, den
Steifigkeitsunterschied zwischen oviner und humaner LCP-Osteosynthese
ausmachte, war die mechanische Beschaffenheit der verschiedenen Implantate.
Ausschlaggebend hierfir waren vor allem der Querschnitt, die Geometrieform und
der E-Modulus der Platten. Die veterinare LCP war aus Stahl gefertigt und hatte
einen grolReren Querschnitt. Die humane LCP hingegen war insgesamt schmaler und
bestand aus Titan. Die axiale Steifigkeit und die Biegesteifigkeit fur die homogenen
Implantate lassen sich unabhangig von den Struktureigenschaften der Platten-

Kunststoff-Konstrukte folgendermal3en definieren [25]:

Axiale Steifigkeit = E-Modul - Querschnittfliche
Biegesteifigkeit = E-Modul - Flachentrdgheitsmoment
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Das Flachentragheitsmoment ist von der Form des Querschnittes sowie der Richtung
des einwirkenden Biegemoments abhangig. Der E-Modul oder Elastizitatsmodul
kann als Wert flr die Steifigkeit eines Materials angesehen werden. Er ist eine
Materialkonstante, die das Verhaltnis zwischen mechanischer Spannung und
Dehnung bei der Verformung eines Festkorpers im elastischen Bereich
charakterisiert. Fur Stahl liegt der E-Modul bei 20 x 10* N/mm? und fiir Titan bei 11 x
10* N/mm?2 [81].

Die exakte Steifigkeitsdifferenz zwischen den verwendeten Implantaten konnte durch
einen Vergleich der Frakturmodelle LCP vet und LCP hum 5/4 ermittelt werden. Der
Austausch der veterinaren LCP gegen die humane LCP unter Beibehaltung der
Schraubenkonfiguration 5/4 fuhrt zu einer Abnahme der axialen Steifigkeit von 57%
(fur 80N) bzw. 63% (fur 150N). Bei der Biegesteifigkeit betragt die Differenz fur den
Fall schliefend 62% und fur den Fall 6ffnend 47%.

Betrachtet man nun die gesamte LCP-Osteosynthese, so zeigt sich eine deutliche
Diskrepanz der axialen Steifigkeit von 85% (fur 80N) bzw. 83% (fur 150N, wobei
dieser Wert nur begrenzt aussagekraftig ist, da der Frakturspalt bei der LCP hum 3/3
bei 150N plattenfern bereits komprimiert war) zwischen veterinarem (LCP vet) und
humanem LCP-System (LCP hum 3/3). Vergleichbare Werte finden sich fur die
medio-lateralen Biegesteifigkeiten. Bei der Biegesteifigkeit schlieRend liegt der
Unterschied zwischen vetrinarer und humaner LCP-Osteosynthese bei 84% und bei
der Biegesteifigkeit 6ffnend bei 77%. Unabhangig von der Definition der Steifigkeit
ist fur die Steifigkeitsunterschiede zwischen den beiden Plattenosteosynthesen vor
allem die mechanische Eigenschaft des Implantates entscheidend. Die
Schraubenkonfiguration spielt hierbei eine eher untergeordnete Rolle.

Die gravierende Steifigkeitsdifferenz zwischen der veterindren und der humanen
LCP-Osteosynthese muss bei der Interpretation der Erkenntnisse aus den
tierexperimentellen Untersuchungen zur LCP berlcksichtigt werden, will man den

Bezug zur humanen Anwendung der LCP herstellen.

5.2.2 Einfluss der Dynamischen Kopfverriegelungsschraube (DLS) auf die
Steifigkeit

Ein weiteres Ziel der vorliegenden Arbeit war es, den Einfluss der neuen
Dynamischen Kopfverriegelungsschraube (DLS) auf die Steifigkeit bei einem

winkelstabilen Plattenkonstrukt zu untersuchen. Dieses erfolgte anhand der zuvor
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gepruften LCP-Osteosynthesen, welche in Verbindung mit der DLS erneut unter den
definierten Lastfallen auf ihr Steifigkeitsverhalten hin getestet wurden. Damit war ein
genauer Vergleich zwischen den LCP-Osteosynthesen mit der konventionellen LS
und der neuen DLS mdglich. Die zu Uberprifende Hypothese war, dass die DLS zu
einer gezielten Steifigkeitsreduktion vor allem der axialen Steifigkeit fihrt und die
Biegesteifigkeit nur gering beeinflusst. Diese Hypothese konnte mit den
biomechanischen Versuchen bestatigt werden. Die DLS bewirkte bei allen LCP-
Osteosynthesen eine Reduktion der axialen Steifigkeit. Bei der LCP vet betrug die
Abnahme 36% (fur 80N) bzw. 35% (fir 150N). Bei der LCP hum 5/4 verringerte sich
die Steifigkeit um 27% (fur 80N) bzw. 26% (fir 150N) und bei der LCP hum 3/3 um
16% (fur 80N) bzw. 7% (fir 150N, wobei hier bertcksichtig werden muss, dass der
Frakturspalt bei den Konstrukten der LCP hum 3/3 plattenfern bereits komplett
komprimiert war). Die Untersuchung der verschiedenen LCP-Osteosynthesen auf
ihre medio-laterale Biegesteifigkeit schlieRend und o6ffnend hin ergab, dass die
Implantierung der DLS zwar einen Unterschied gegenuber der Verwendung der LS
bewirkte, dieser aber im Vergleich zur axialen Steifigkeit nur gering ausfallt. Fur die
Anwendung von winkelstabilen Implantaten ist dieser Effekt der DLS wilinschenswert
und kann moglicherweise die mechanischen Rahmenbedingungen fur die
Knochenheilung entscheidend optimieren.

Bei der Applikation von winkelstabilen Platten in biologischer Uberbrickender
Technik wird von einer genauen anatomischen Reposition der Fragmente und einer
absolut rigiden Fixation abgesehen [73, 74]. Dieses sind die Prinzipien der
konventionellen Kompressionsplatte, welche eine direkte Knochenheilung induziert
[62]. Winkelstabile Plattensysteme hingegen stitzen sich auf die indirekte
Knochenheilung, die klinisch auch bei konservativer Versorgung im Gips, einem
Marknagel oder einem Fixateur externe beobachtet werden kann. Die indirekte
Knochenheilung beschreibt die natlirliche Form der Knochenkonsolidierung durch
Kallusbildung. Wesentlicher Stimulus fur die Kallusbildung ist ein gewisses Ausmal}
an interfragmentarer Bewegung [7, 14]. Der limitierende Faktor der Mikrobewegung
am Frakturspalt ist die Steifigkeit einer Osteosynthese. Aufgrund des absolut rigiden
Schrauben-Platten-Interface, weisen winkelstabile Platten eine relativ hohe Steifigkeit
auf. Sie sind um ein Vielfaches steifer als ein Fixateur externe [58] und teilweise
genauso steif wie eine konventionelle Plattenosteosynthese in Kompressionsfunktion

[76]. Daher besteht die Uberlegung, dass winkelstabile Plattenosteosynthesen zu
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steif sein konnten, um eine ausreichende interfragmentare Bewegung fur eine
optimale Kallusheilung zu ermoglichen. Besonders kritisch scheinen hierbei die
mechanischen Bedingungen an der plattennahen Frakturregion zu sein.

Nach der Versorgung einer Fraktur mit einem winkelstabilen Plattensystem ist eine
nachtragliche Verschiebung der Fragmente in der Langsachse nicht mehr madglich
[70, 85]. Die fur die Kallusbildung notwendige Dynamisierung der Frakturzone wird
allein durch das Schwingen der Platte erreicht. Eine elastische Montage der Platte
mit dem Verzicht auf das Anbringen frakturnaher Schrauben ist daher essentiell, hat
aber den Nachteil einer asymmetrischen Verteilung der interfragmentaren
Bewegung. Durch die Biegung der Platte wird es im Frakturbereich plattenfern zu
einer wesentlich hoheren Amplitude der Mikrofrakturbewegung kommen als
plattennah. Bei einer zu steifen Plattenosteosynhtese besteht daher die Gefahr, dass
die Mikrobewegung vor allem auf der Platten zugewandten Knochenseite zu gering
ist, um die Kallusbildung zu stimulieren. In diesem Fall ist mit einer verzdgerten
Knochenheilung oder der folgenschweren Pseudoathrose zu rechnen.

Die Kontrolle Uber die interfragmentdre Bewegung ist daher von hohem
medizinischem Interesse. Der wichtigste mechanische Parameter, Uber den der
Chirurg direkt Einfluss auf die Mikrofrakturbewegung nehmen kann, ist wie bereits
beschrieben die Steifigkeit der Osteosynthese. Er sieht sich dabei jedoch mit einer
Gradwanderung konfrontiert, denn sowohl bei zu flexiblen als auch bei zu rigiden
Frakturverhaltnissen, droht das Auftreten von Komplikationen. Mehrere
experimentelle und theoretische Studien haben untersucht wie die Steifigkeit eines
Fixateurs interne modifiziert werden kann.

Kowalski et. al. kamen bei der biomechanischen Evaluierung einer ,noncontacting*
Platte zu dem Ergebnis, dass der Abstand von der Platte zum Knochen Einfluss auf
die Steifigkeit hat [44]. Eine VergroRerung des Abstandes ging dabei mit einer
Reduktion der axialen Steifigkeit, der Biege- und Torsionssteifigkeit des
Plattensystems einher.

Stoffel et. al. untersuchten neben dem Platten-Knochen-Abstand noch weiterer
Parameter, wie Lange der Platte, Anzahl und Positionierung der Schrauben (Lange
des Frakturuberbrickenden Plattenabschnitts), Uber deren Variation die Steifigkeit
einer winkelstabilen Plattenosteosynthese moduliert werden kann [77]. Den groften
Einfluss auf die Steifigkeit hatte hierbei die Lange des Uberbrickenden,

schraubenfreien Plattenabschnitts. Allerdings resultierte aus einer
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Steifigkeitsreduktion, tGber die Anderung der oben genannten Parameter, immer auch
eine Abnahme der mechanischen Stabilitat der Osteosynthese.

Des Weiteren wurde versucht mit Implantaten aus Verbundmaterialien und
bioresorbierbaren Polymeren die Steifigkeit zu beeinflussen [20, 22, 29]. Eine
Verminderte Biokompatibiliat, eine Einschrankung in der mechanischen Qualitat und
eine erschwerte Sterilisation von Polymeren, auf Grund deren Empfindlichkeit
gegenuber hochenergetischer Bestrahlung, sind einige Grinde warum diese Platten
generell noch keine klinische Anwendung finden.

All den bisher genannten Strategien, einen Fixteure intern elastischer zu machen, ist
gleich, dass sie neben der axialen Steifigkeit immer auch eine Abnahme der
Biegesteifigkeit bewirken. Dadurch kommt es unter Belastung zu einer verstarkten
Biegung der Platte und das Problem der ungleichmalligen Verteilung der
interfragmentaren Bewegung bleibt bestehen. Die Mikrobewegung an der
plattennahen Frakturzone wird weiterhin zu gering sein, um die Kallusbildung ideal
zu fordern. Die DLS fuhrt indessen vor allem zu einer Reduktion der axialen
Steifigkeit. Auf diese Weise wirkt sie der unsymmetrischen Verteilung der
interfragmentaren Bewegung entgegen und erhoht vor allem die Mikrobewegung am
Ciskortex. In der aktuellen Literatur finden sich zwei weitere Studien, in denen
verschiedene Strategien zur gezielten Herabsetzung der axialen Steifigkeit
prasentiert werden.

Gardner et. al. verfolgten hierbei einen interessanten Ansatz. Sie versuchten eine
Reduktion der Steifigkeit durch die Bohrung von Langsschraubenlochern im
plattennahen Kortex zu erreichen [21]. Dadurch konnten Sie im Wesentlichen die
axiale Steifigkeit eines winkelstabilen Plattenkonstrukts bei gleich bleibender
Stabilitat der Osteosynthese senken. Allerdings bleibt es fraglich ob sich diese
Methode auf die klinische Praxis Ubertragen lasst.

Ebenfalls gelang es Bottlang et. al. mit der Entwicklung einer Schraube, die nur am
plattenfernen Kortex fest verschraubt wird, die axiale Steifigkeit eines winkelstabilen
Plattenkonstrukts gezielt zu senken [3]. Dadurch fungiert der Schraubenschaft als
elastisches Element. Er kann sich verbiegen und ermoglicht eine starkere Bewegung
der Fragmente in axialer Richtung. Die Festigkeit der Osteosynthese wurde durch
das Schraubenkonzept nicht beeintrachtigt. Eine Einschrankung dieser Methode ist

jedoch, dass der Schaft der Schraube eine gewisse Lange aufweisen muss, damit
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der erwunschte, Steifigkeit reduzierende Effekt eintritt. Dies limitiert die Anwendung
des Systems auf Knochen, die einen entsprechend groRem Querschnitt aufweisen.
Die Funktion der DLS wirde durch die Lange des Schraubenschafts nicht
beeintrachtigt werden. Allerdings hangt der Steifigkeit reduzierende Effekt der DLS
von der Konfiguration der Osteosynthese ab. Dies wird bei der Betrachtung der
Ergebnisse aus den biomechanischen Versuchen deutlich. Die axiale
Steifigkeitsreduktion durch die DLS manifestierte sich umso intensiver, desto steifer
die LCP-Osteosynthese war (36%/35% bei der LCP vet, 27%26% bei der LCP hum
5/4 und 16%/7% bei der LCP hum 3/3). Dieser Zusammenhang kommt vermutlich
dadurch zu Stande, dass eine rigidere Plattenosteosynthese, wie die LCP vet, der
Biegung unter axialer Belastung einen groReren Kraftwiderstand entgegen bringt.
Folglich kommt es zu einer starkeren Belastung der Schrauben, wodurch sich
wiederum der Effekt der DLS deutlicher manifestiert. Unter der Berucksichtigung
dieses Zusammenhangs ware es denkbar, dass winkelstabile Platten in Verbindung
mit der DLS auch vermehrt bei der Versorgung von einfachen Frakturen eingesetzt
werden kénnten. Bisher steht man deren Anwendung bei einfachen Frakturen eher
zuruckhaltend gegentber. Der Grund hierfur ist zum einen, dass eine verminderte
Lange des uberbrickenden, schraubenfreien Plattenabschnitts eine erhohte
Steifigkeit nach sich zieht. Dadurch wird die interfragmentare Bewegung komplett
unterdrickt und es kommt zur ,non-union®“. Zum anderen kann durch eine verkurzte
Uberbriickungsstrecke die Spitzenbelastung der Platte tber der Fraktur nicht mehr
verteilt werden und es droht ein Plattenbruch [53, 66]. Die DLS kdnnte im Vergleich
zur herkdbmmlichen LS naher am Frakturspalt platziert werden. Durch die rigide
Konfiguration der Plattenosteosynthese wirde die axiale Steifigkeitsabnahme durch
die Schraube verstarkt auftreten und einer Uberbelastung der Platte entgegenwirken.
Folglich wirde es auch zu einer erhohten interfragmentaren Bewegung kommen.

Der genaue Zusammenhang zwischen der Steifigkeitsreduktion durch die DLS und
der interfragmentaren Bewegung konnte mit dem optischen Messsystems an den

LCP-Osteosynthesen untersucht werden.

5.2.3 Einfluss der Dynamischen Kopfverriegelungsschraube (DLS) auf die
interfragmentédren Bewegung

Mit Hilfe des optischen Messsystems liel} sich eine gezielte Analyse der
Mikrobewegung am plattennahen und plattenfernen Frakturspalt realisieren. Hierliber
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war es moglich einen Zusammenhang zwischen der axialen Steifigkeitsreduktion der
DLS und der interfragmentaren Bewegung herzustellen. Es konnte gezeigt werden,
dass die DLS bei den getesteten LCP-Osteosynthesen zu einem Anstieg der
plattennahen als auch der plattenfernen Frakturbewegung flhrte. Allerdings war ein
wesentlich hdherer Anstieg auf der plattennahen Seite zu verzeichnen. Dieser betrug
fur eine Belastung von 150N bei der LCP vet 79%, bei der LCP hum 5/4 und bei der
LCP hum 3/3 lag er bei 34%. Die Zunahme der plattenfernen interfragmentaren
Bewegung war weniger deutlich. Sie konnte fur die LCP vet mit 38%, fur die LCP
hum 5/4 mit 18% und fur die LCP hum 3/3 mit 3% ermittelt werden. Korrelierend mit
der axialen Steifigkeitsreduktion, kam auch hier der Effekt der DLS bei den rigideren
Konfigurationen der LCP-Osteosynthesen deutlicher zum Tragen. Der Grund hierfur
war eine starkere Krafteinwirkung auf die Schrauben.

Winkelstabile Plattenosteosynthesen mussen ein gewisses Mald an interfragmentarer
Bewegung zulassen, da sie die indirekte Knochenheilung intendieren. Das Problem,
dass bei einer relativ hohen Steifigkeit von winkelstabilen Implantaten nicht immer
optimale Bedingungen fur die Kallusformation vorliegen, wurde bereits erlautert. In
diesem Rahmen schien vor allem die plattennahe Frakturregion als gefahrdet, da
durch ein elastisches Schwingen der Platte Uberwiegend eine plattenferne
,Dynamisierung“ der Fraktur erfolgt. Die DLS fuhrt zu einer gleichmaRigeren
Verteilung der interfragmentaren Bewegung, in dem sie Uberwiegend die plattennahe
Mikrofrakturbewegung anhebt. Damit lie3 sich die erwlnschte Wirkung der Schraube
nachweisen. Allerdings ist eine direkte Ubertragung der biomechanischen
Ergebnisse auf in vivo Verhaltnisse nicht moglich, da sie die naturliche Varianz von
Knochenstruktur und Knochenqualitat nicht berlcksichtigen. Auch stellt sich die
Belastungssituation beim Tier oder beim Menschen weitaus komplexer dar. Ob sich
der theoretische Benefiz der DLS daher auch tatsachlich in vivo widerspiegelt

mussen Tierstudien zeigen.

79



Zusammenfassung

6 Zusammenfassung

Der erste Teil der vorliegenden Arbeit erfolgte im Kontext einer gro3en Tierstudie, die
an der Musculosceletal Research Unit (MSRU) der Vetsuisse Fakultat in Zurich
durchgefuhrt wird. Ziel der in vivo Versuche ist es, die Knochenheilung von
Osteosynthesen mit der LCP an der Schafstibia zu untersuchen. Allerdings bestehen
gravierenden Unterschiede zwischen der Anwendung der LCP in der Tierstudie und
dem Gebrauch der LCP in der humanen Chirurgie. Da sich bei den Schafen eine
Teilbelastung der operierten Extremitat nur schwer realisieren lasst, ist die LCP-
Osteosynthese aus Stabilitatsgrinden um einiges steifer konfiguriert. Die Steifigkeit
einer Osteosynthese hat aber Uber die Limitierung der interfragmentaren Bewegung
einen entscheidenden Einfluss auf die Knochenheilung. Die biomechanischen Tests
wurden mit vereinfachten Osteosynthesemodellen bestehend aus POM C Zylindern
und LCP an einer Materialprifmaschine durchgefuhrt. Auf diese Weise liel} sich der
Steifigkeitsunterschied zwischen dem veterinaren und humanen LCP-System exakt
bestimmen, so dass die Erkenntnisse aus der Tierstudie in Relation zu der Steifigkeit
interpretiert werden kdnnen.

Im zweiten Teil der Arbeit wurde an den erstellten Osteosynthesemodellen mit der
LCP ein neues Schraubenkonzept biomechanisch evaluiert - die Dynamische
Kopfverriegelungsschraube (DLS). Hierzu wurde erneut die Steifigkeit der Modelle
unter Verwendung der DLS ermittelt. In einem Vergleich zu den LCP-
Osteosynthesen mit der konventionellen Kopfverriegelungsschraube (LS) konnte
gezeigt werden dass die DLS zu einer Steifigkeitsreduktion der winkelstabilen
Konstrukte fuhrte. Davon betroffen war in erster Linie die axiale Steifigkeit. Mit Hilfe
eines optischen Messsystems lie} sich zusatzlich die Wirkung der DLS auf die
interfragmentare Bewegung am plattennahen und plattenfernen Frakturspalt
analysieren. Bei der Implantierung der DLS kam es hierbei vor allem plattennah zu
einem Anstieg der Mikrofakturbewegung. Bisher war das elastische Schwingen von
winkelstabilen Platten der einzige Garant flr eine gewisse interfragmentare
Bewegung, die als Voraussetzung fiur einen komplikationslosen Verlauf der
indirekten Knochenheilung gilt. Eine Mikrofrakturbewegung erfolgt dadurch vor allem
plattenfern. Die ermittelten Ergebnisse zeigen, dass die DLS zumindest theoretisch

eine Optimierung der mechanischen Rahmenbedingungen am Frakturspalt bewirkt.
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Ob diese sich tatsachlich auch auf in vivo Verhaltnisse Ubertragen lassen missen
klinische Studien Uberprufen.
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