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1. Einleitung und Fragestellung

1.1. Einleitung

Seit der ersten Anwendung von intramedullaren Krafttrdgern in Form von
Elfenbeinstiften durch BIRCHER, 1886, (HAYDER A. Y.:1977, S.44) hat die
Marknagelung schrittweise wesentliche Verbesserungen erfahren.

Der Vorteil der Marknagelung liegt in der Weichteilschonung um den Frakturbereich
und im biomechanischen Konzept einer intramedullaren Schienung.

Mit dem Ziel einer Optimierung der Stabilitdt des Nagel-Knochen-Verbundes wurden

Verfahren wie die starre Verriegelung und die Nagel-Dynamisierung vorgestellt.

Seit KAESSMANN (1966, S.272) wurde versucht, Uber die Umsetzung des
Kompressionsprinzips am  Nagel eine noch hohere  Stabilitdt des
Osteosynthesesystems zu erreichen.

Bei dem von MITTELMEIER et al. (1988, S.305) inaugurierten 1C-Nagel (Interlocking
Compression Nail) wurde der Kompressionsmechanismus Uber einem proximalen
Verriegelungsbolzen, bei dem neueren Verfahren des Kulissennagels
(MITTELMEIER W. et al.: 1994, S.236) Uber zwei Verriegelungsschrauben
aufgebaut.

Durch die Kompressionsnagelung werden hohe Anforderungen an die Stabilitat des
Knochenlagers hinsichtlich der ausreichenden Abstltzung der kraftlibertragenden
proximalen Verriegelungsschraube im Knochenlager gestellt. Bislang ist es dem
Operateur nicht sicher moglich abzuschatzen, ob die Qualitdt des Knochenlagers fur
die Kompressionsnagelung geeignet ist. Zudem ist nicht bekannt, inwiefern die
Krafteinleitung hinsichtlich der Knochenlagerfestigkeit Uber eine
Verriegelungsschraube ausreicht oder eine doppelte proximale Schraubenfiihrung

vorzuziehen ist.



1.2. Fragestellung

Ziel der vorliegenden Arbeit ist die Untersuchung der Primarstabilitdit des
Knochenlagers unter axialer Kompression bei Anwendung von einem oder zwei
Verriegelungsbolzen im biomechanischen Modell an der Tibia. Aulderdem sollen die
biomechanischen Ergebnisse mit verschiedenen Parametern verglichen werden, die

einen Einflu auf die Knochenstabilitat haben konnen.



2. Material und Methoden

2.1. Material

24 kryokonservierte Tibiapraparate wurden folgendermalien aufbereitet: zufallig
ausgewahlte Leichentibiae wurden im frischen Zustand ausgiebig von Weichteilen
befreit, unmittelbar anschliefend unter Vakuum luftdicht verpackt und bei einer
Temperatur von —20° C gelagert. Die Aufbewahrung bis zur eigentlichen Prufung
betrug 3 bis 7 Tage (durchschnittlich 5,2 Tage). Eine kurze Unterbrechung der
derartigen Kryokonservierung erfolgte im Rahmen der unten angefihrten Rontgen-
und Computer-Tomographie-(CT)-Dokumentation. Der jeweilige Transport erfolgte

dabei in speziellen Kuhlbehaltern, um ein Auftauen der Knochen zu verhindern.

Vor der biomechanischen Prifung bzw. weiteren Verwendung wurden die
Tibiapraparate mittels einer feinen Bandsage vorsichtig in mehrere Segmente
zerlegt: Der Tibiakopf wurde 25 mm unterhalb des Plateaus abgetrennt und aus
diesem proximalen Segment eine Knochenscheibe von 10 mm gewonnen. Diese
Knochenscheibe diente der weiteren Praparation und Verwertung im Sinne der
histomorphometrischen Untersuchung (siehe unten), wahrend das distale Segment
der biomechanischen Prufung unterzogen wurde.

Die zu biomechanischen Tests vorgesehenen Knochensegmente wurden vor der
eigentlichen Verwendung Uber 6 Stunden bei Raumtemperatur (22° C) aufgetaut. Wir
wickelten die Tibiae wahrend der Auftauphase in mit Ringerlésung befeuchtete

Tucher ein.

Das Durchschnittsalter der Versuchspraparate betrug 71,4 Jahre mit einer
Geschlechtsverteilung  mannlich/weiblich  von  11:13. Die durchschnittliche
Gesamtlange wurde mit 3753 mm ermittelt bei einem gemittelten Querschnitt

(gemessen in Hohe von Tuberositas tibiae) von 440 mm (siehe Tab. 5).



Die detaillierte Methodik der einzelnen Untersuchungen (Biomechanik, Rontgen, CT

und Histomorphometrie) wird nachfolgend beschrieben.

2.2. Konventionelle Rontgendokumentation

Wie oben bereits erwahnt, wurden die jeweiligen Praparate vor der
biomechanischen Untersuchung mit Hilfe konventioneller Rontgentechnik unter
jeweils identischen Bedingungen der Belichtungstechnik und unter Verwendung
eines Rontgen-MaRstabes abgebildet.

Anhand dieser Aufnahmen war es uns mdoglich, eine ausgiebige Pathologie der
Knochenpraparate im Sinne einer tumordsen oder anderen osteolytischen
Knochenerkrankung auszuschlieBen. Sie wurden ebenfalls zur Bildung von
Kortikalis-Indices in der jeweils untersuchten Ebene benutzt. Die Starke der Kortikalis
wurde mit Hilfe einer elektronischen Schieblehre in den Schnittebenen 55 mm
respektive 80 mm von dem Tibiaplateau entfernt gemessen. Die Genauigkeit des
MeRinstrumentes war bis zur zweiten Kommastelle ausgelegt, die dann aufgerundet

wurde.

In  Erweiterung der von SPOTORNO und ROMAGNOLI (1987, S.225)
vorgeschlagenen Scores fur die Einschatzung der Knochenqualitat im Hinblick auf
Huft-Endoprothetik legten wir fir die Auswertung dieser konventionellen
Rontgenbilder folgende Parameter aus der im ap-Strahlengang angefertigten
Aufnahme fest (Abb. 1):

AB + CD Kortikalis-Dicke : Ebene 55 mm

EF + GH Kortikalis-Dicke : Ebene 80 mm

AB + CD + EF + GH Kortikalis-Dicke : Ebene 55 und 80 mm
AB + CD/AD Kortikalis-Index : Ebene 55 mm

EF + GH/EH Kortikalis-Index : Ebene 80 mm
AB+CD+EF+GH/AD + EH Kortikalis-Index : Ebenen 55 und 80 mm
(EF + GH/EH)/ (AB + CD / AD) Relationsindex : Ebenen 80 zu 55 mm



Jeder dieser Parameter wurde flr die Tibiae vor der biomechanischen Untersuchung
gemessen und festgehalten.

AB+CD =
EF+GH =
AB+CD+EF+GH =

AB+CD / AD =

EF+GH / EH =
AB+CD+EF+GH / AD+EH =

Abb. 1: Schematische Darstellung der Kortikalisindizes



2.3. CT-Dokumentation

Um die biomechanisch gemessenen Ergebnisse mit den anderen in der Literatur
bereits beschriebenen Stabilitatsparametern vergleichen zu kénnen, entschieden wir
uns fur die Knochendichtemessungen mittels quantitativer Computer-Tomographie
(qCT), die im klinischen Alltag bei der Dichtemessung von Wirbelkdrpern zur
Anwendung kommt.
Durch die qCT sind reproduzierbare Dichtemessungen in einer klar definierten
Knochenebene mit einer bestimmten Schichtdicke mdglich (DURAND, E.P. und
RUEGSEGGER, P.: 1991, S.133; SNYDER, S.M. und SCHNEIDER, E.: 1991,
S.422).
Die CT-Knochendichtemessungen wurden mit Hilfe des Gerates Somatom DR-H (Fa.
Siemens, Erlangen) unter Einstellung folgender Parameter durchgeflhrt:

» Schichtdicke (slice) 8 mm;

* Pixel-Matrix 512 x 512;

» Belichtungsfaktor 125/85 kVp, 510 mA, 5 sec;

e Zoom-factor: 2,6 ;

« Kamera: Fuji FM-DP 2636, dry film system.
Dabei wurden CT-Schichten sowohl in den vorgesehenen MefRhohen der
Schraubenverankerungen als auch in HoOhe der vorgesehenen Ebene zur
histomorphometrischen Untersuchung durchgefuhrt (s. Abb. 2). Vor jeder Messung

wurde das Gerat neu kalibriert.



—— t ""/\"——’)— Tuberositas
35 mm ezsm }

m I SESTEES = HMM +CT
— 1 t— Resektionsrand
20 mm
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SRS P Tk s T — 2. Verriegelungshdhe +CT
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(d=10 mm, I=110mm)
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Markraum

Einbettung

Probenhalterung

Abb. 2: Schematische Darstellung der Schnittebenen und der zugehdrigen CT-,
histomorphometrischen und biomechanischen Untersuchungen
ho = Tuberositas tibiae (Tub.) ; h1 =25 mm unterhalb der Tub. ; h2 = 55
mm unterhalb der Tub. ; h3 = 80 mm unterhalb der Tub.
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2.4. Histomorphometrische Untersuchung

Um histomorphometrische Vergleichszahlen zu gewinnen, wurden die proximal
abgetrennten Knochenscheiben verwendet. Diese wurden in der standardisierten,
unentkalkten Knochenhistologie aufgearbeitet (NIZARD M.: 1981, S.2; KATTHAGEN
B.-D., BECHTEL U.: 1985, S.164; MITTELMEIER W.: 1992, S.86).

2.4.1. Bemerkungen zur unentkalkten Knochenhistologie

Aufgrund der Vermeidung von Entkalkungssauren bei diesem Verfahren entstand
eine geringere Schrumpfung der Gewebestrukturen und somit auch der gemessenen
Oberflache des Schnittes. Durch das Beibehalten des Knochenminerals im Praparat
konnten die kontrastreichen Knochenstrukturen besser vom Ubrigen Gewebe
differenziert werden. Dies war das Hauptanliegen bei der histomorphometrischen
Verwertung der histologischen Praparate (MITTELMEIER W.: 1992, S.90)

Bei der Anwendung der genannten Methode muf® jedoch der Nachteil eines
vergleichsweise hohen Zeit- und Kostenaufwandes bertcksichtigt werden. Die
Vorbereitungsdauer der Knochensegmente betrug in unseren Versuchsreihen ca. 18
Tage.

2.4.2. Fixierung, Entwasserung und Entfettung

Wie bereits erwahnt, wurde der Tibiakopf 25 mm unterhalb des Plateaus abgetrennt
und aus diesem proximalen Segment eine Knochenscheibe von 10 mm gewonnen,
die dann fur die histomorphometrische Untersuchung verwendet wurde.

Zum Fixieren und Entwassern kamen jeweils 2 Scheiben in ein Glasgefald mit 1 |
Flissigkeit. Eine spezielle Halterung ermdglichte eine problemlose Plazierung der
Praparate in der Mitte der FlUussigkeitssaule. Dadurch war es auch maoglich, sie in
regelmaldigen Abstanden zu bewegen, um so ein haufiges Durchmischen der

FlUssigkeit zu erreichen. Da die Segmente mit einer Dicke von 10 mm und einem
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entsprechenden Durchmesser relativ grol3 waren, wurden sie mindestens 2 Tage in
jeder Stufe belassen.

Die Fixierung der Praparate fand in einer 4%-igen Formalin-Lésung statt. Die
anschlielfende Entwasserung erfolgte in einer sog. aufsteigenden Alkoholreihe. Vier
Alkoholbader mit verschiedenen Konzentrationen (70, 90, 96 und 100%) wurden
dafur bendtigt. Um die erfolgreich fixierten und entwasserten Segmente zu entfetten,
wurden sie jeweils ein Tag mit einem 1: 1 Aceton/Alkohol-Gemisch, dann mit reinem
Aceton und danach erneut mit dem 1: 1 Aceton/Alkohol-Gemisch behandelt.

Abschlielend wurden sie vor dem Einbetten in 100%-igem Alkohol gelagert.

2.4.3. Einbettung

Die Herstellung von Dunnschnitten und -schliffen aus porésen Materialien flr
histologische Untersuchungen verlangt ein besonderes Einbettungsverfahren. Durch
dieses Verfahren ist es gewahrleistet, dal3 bei der weiteren Behandlung (Trennen
und Schleifen) keine Strukturen zerbrechen und die Lage der Strukturen zueinander
erhalten bleibt. Das Einbettungsmedium muf} ausreichend dinnflissig sein, damit
eine optimale Infiltration in das Untersuchungsmaterial erreicht wird. Um die Bildung
von Blasen vermeiden zu kdnnen, mul} die Aushartung langsam erfolgen.

Die Einbettung der Knochenscheiben erfolgte in standardisierter Weise in
Methylmethacrylat (MMA). Methylmethacrylat bot im Vergleich zu anderen
Einbettungsmaterialien zusatzlich einen 6konomischen Vorteil (MMA kostet ca. 1/8
des Preises von Technovit 7200). Durch die niedrige Viskositat dieses Kunststoffes
mit 0,6 mPas (bei 20° C) war weder eine Infiltration im Vakuum noch eine
Verdinnung mit Ethanol notwendig. Um jedoch mit der Infiltration der Praparate auf
der sicheren Seite zu sein, sowie den Anforderungen einer standardisierten Methode
entsprechen zu konnen, belieRen wir die Proben insgesamt 4 Tage (je 2 Tage in IL 1
und IL 2) in den Infiltrationsldsungen.

Die Angaben des Mischungsverhaltnisses der MMA-LAsungen kann aus den bereits

angegebenen Literaturstellen entnommen werden.

12



Die Aushartung wurde in Anlehnung an die von DELLING (1972, S.100)
beschriebene Methode durchgefuhrt. Die Knochenscheiben wurden in
entsprechenden Praparatglasern bei 37° C im Warmeschrank behandelt. Beim
ausbleibenden Beginn der Polymerisation nach 2 Tagen wurde die Temperatur um
2° C pro Tag erhoéht, bis die Polymerisation anfing. AnschlieRend wurde die
Temperatur bis zur vollstandigen Aushartung konstant gehalten. Zur Verbesserung
der erzielten Aushartung wurden die Praparate Uber Nacht bei 60° C in einem
Brutschrank gelagert.

Insgesamt ermdglicht nur eine sehr exakte histologische Anfertigung dieser groflden

Praparate die Minimierung von Artefakten.

2.4.4. Trenntechnik

Die Knochendunnschnitte wurden in Anlehnung an die von DONATH und
BREUNERT (1982, S.318) beschriebene Vorgehensweise hergestellt. Die wie oben
vorbereiteten Praparate wurden zuerst plan angeschliffen und anschlielend auf
einen Plexiglasobjekttrager mit Cyanakrylatkleber Locite Nr. 493 (Sekundenkleber)
aufgelegt.

Zur exakten Vermessung der Knochenscheiben wurden Dunnschnitte von ca. 50
um Dicke hergestellt:

Fir diesen Zweck wurde das Trenngerat Exakt-Trennschleifsystem (Fa. Exakt
Apparatebau) benutzt. Das Trennmedium war mit Diamantenpartikeln bestuckt und
drehte sich mit einer Geschwindigkeit von 150-600 m/min (2,5-10 m/s). Wahrend des
Trennvorganges wurde stets mit Wasser geklhlt. Der Glasobjekttrager wurde
mitsamt der Knochenscheibe von einer Vakuumplatte angesaugt. Die
Knochenscheiben wurden dann mit dem Trennband in der gewunschten
Schichtdicke durchtrennt, so dald pro Knochenpraparat 2 gleichdicke Dunnschnitte
von 50 ym Durchmesser zur histomorphometrischen Untersuchung zur Verfliigung

standen.
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2.4.5. Farbetechnik zur morphometrischen Untersuchung

Die bereits angefertigten Dunnschnitte wurden nach der Trichrom-Methode von
Masson-Goldner (MG) gefarbt. Diese Farbetechnik eignet sich fur das hier
verwendete Morphometrie-Verfahren besser als die anderen gleichfalls bewahrten
Farbetechniken, z. B. Giemsal/Lichtgrun-Farbung. Bei der Masson-Goldner-Technik
wird der Knochen kraftig grin und das Bindegewebe schwach rot eingefarbt.
Dadurch war eine sehr gute Kontrastgebung bei der Graubilddarstellung zwischen
Knochen und Bindegewebe gewahrleistet (ROMEIS B.: 1968, S.135; NIZARD M.:
1981, S.2). Optimale Farbergebnisse haben wir mit folgenden Farbezeiten erreicht: 4

min in Ponceau-Saurefuchsin, 8 min Orange G und 12 min in Lichtgrun.

2.4.6. Morphometrische Bestimmung der Knochenflache

In Anlehnung an die von BEYER (1991, S.52) durchgefihrten Experimente erfolgten
die morphometrischen semiquantitativen Vermessungen der Knochenscheiben mit
einem interaktiven Bildanalysesystem (Vidas, Fa. Zeiss/Kontron). Mittels einer
Videokamera wurde zunachst von dem gefarbten Knochenschliff ein Grauwertbild
erzeugt. Zur Erhohung des Kontrastes zwischen Knochen und Bindegewebe wurde
ein Rotfilter zwischen dem Dunnschliff und der Kamera fixiert. Auf diese Weise
waren die Osteoide (rote Farbung mit der Masson-Goldner-Farbung) kaum noch
sichtbar, konnten jedoch durch ihr geringes Vorkommen sowie durch ihre GroRe
gegenuber dem mineralisieten Knochen vernachlassigt werden. An dem
Ausgangsgrauwertbild wurde zur verstarkten Kontrastierung eine
Grauwertnormierung vorgenommen, so daf} der dunkelste Grauwert auf schwarz und
der hellste auf weil3 gesetzt wurde. Konturenunscharfe im Grauwertbild konnte mit
der Anwendung eines Konturerh6hungsfilters weitestgehend beseitigt werden. In
dem somit optimierten Grauwertbild wurden die dinnen und meist nur hellgrau
dargestellten Knochenstrukturen dunkel nachgezeichnet.

Folgende Parameter wurden histomorphometrisch vermessen:

* Die gesamte Knochenflache (GF in mm),

14



» Kortikalisflache (KF in mm),
» Kortikalisflache/Gesamtflache in Dinnschliff 1,
» Kortikalisflache/Gesamtflache in Dunnschnitt 2,

+ Kortikalisflache/Gesamtflache in Dinnschnitten 1 und 2.

Nach der Vermessung wurde schlie3lich ein Mittelwert fur die jeweilige Gesamtflache

und vermessene Kortikalis aus den 2 Dunnschliffen je Praparat gebildet.

2.5. Biomechanisches Modell

2.5.1. Prifinstrumente

Fur die biomechanische Untersuchung des Knochenlagers verwendeten wir
Verriegelungsbolzen (Fa. Stryker-Osteo GmbH, Muihlheim) mit einem
Kerndurchmesser von 5 mm, die im vorderen Abschnitt eine selbstschneidende
Gewindekomponente besitzen (Abb. 3). Sie finden bereits Verwendung bei der
intramedullaren Verriegelungsmarknagelung der unteren Extremitaten sowie bei der
Kompressionsmarknagelung. Die Lange der Bolzen wurde gemal dem jeweiligen

Durchmesser des Praparates gewahit.

WAL
A
15
L = 25-75 3,59
5mm Abstufung
Abb. 3: Kortikalis-Verriegelungsbolzen (nach MITTELMEIER, W.: 1999, S.21)
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FUr unsere Prifung stellten wir einen speziellen Prifstempel her, welcher der
Simulation eines axialen Krafttragers dienen sollte. Der Stempel wies in
standardisiertem Abstand zwei Querbohrungen auf. Er verfugte Uber einen
Durchmesser von 9 mm. Uber eine proximale Farbmarkierung war die Ausgangs-
position in der Tibia einzustellen. Die genannten Querbohrungen befanden sich 55
und 80 mm distal dieser Markierung. Die untere Bohrung endete 20 mm oberhalb der
Nagelspitze. Die Stempelspitze war distal abgeschragt, um ein Verkannten im

Knochenlager bei eventueller Deformation des Knochenpraparates zu verhindern.

Die exakte Plazierung des jeweils angewandten Verriegelungsbolzens wurde
umgesetzt durch ein speziell angefertigtes Zielgerat, welches von aulen

angesetzt, eine exakte Positionierung des Bolzens ermdglichte (Abb. 5).

Die Verriegelungsschrauben wurden jeweils in die Tibia in 3 verschiedenen Serien

wie folgt angewandt:

Serie 1: eine querverlaufende Verriegelungsschraube 55 mm unterhalb des
Oberrandes der Tuberositas tibiae,

Serie 2: eine querverlaufende Verriegelungsschraube 80 mm unterhalb des
Oberrandes der Tuberositas tibiae,

Serie 3: zwei querverlaufende Verriegelungsschrauben 55 bzw. 80 mm unterhalb des

Oberrandes der Tuberositas tibiae.

2.5.2. Vorbereitung der Praparate

Um eine sichere distale Verankerung zu erzielen, wurden die o0.g. Tibiapraparate in
eine zylindrische und oben offene AusguRRform mit Methylmetacrylat (Technovit

4004, Fa Kulzer, Wehrheim/Ts.) senkrecht in folgender Weise eingebettet:

e Zur Standardisierung der Verankerung wurde das distale Ende der Tibiae
mittels einer Bandsage senkrecht zur Schaftachse auf 20 cm Gesamtlange

gekurzt.
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e Zur Einbettung wurde das Praparat durch eine Halterung zentral und
senkrecht in der AusguRform justiert. Das Ende des Knochens lag mit dem
vollen Umfang auf dem Boden der Ausgul3form.

» Die Einbettung erfolgte unter einem ublichen Entluftungssystem bei
konstanter Raumtemperatur von 20° C.

» Das dabei verwendete Methylmetacrylat (MMA) wurde mit einem 3: 1

Pulver/Flussigkeits-Verhaltnis hergestellt.

Nach der volligen Aushartung des Einbettungsmediums wurde die Tibia mittels einer
Einspannvorrichtung von proximal mit einem 10 mm-Bohrer Uber eine Lange von 10
cm exakt zentral und senkrecht nach distal aufgebohrt.

Das vorbereitete  Praparat wurde mit der speziell konstruierten
Einspannvorrichtung in die Zwick-Prifmaschine eingesetzt. Der Prifstempel wurde
in der Mitteltraverse angebracht, die sich leicht Uber der vorgebohrten Stelle am
Praparat mandvrieren lie3. Die anschliel3iende exakte Justierung des Stempels in der
Bohrung fand durch die Einstellung der Einspannvorrichtung statt. Der Prifstempel
wurde in die Tibia bis zu einer Farbmarkierung nach distal bewegt. In dieser
optimalen Position konnte die Vorbohrung des Knochenlagers mit einem 3,5 mm-
Bohrer von lateral nach medial und somit senkrecht zur Nagelachse mit Hilfe eines
speziell konzipierten Zielgerates vorgenommen werden, welches am proximalen

Nagelteil temporar fixiert werden konnte.

2.5.3. Priifvorgang

Far die Durchfuhrung der biomechanischen Untersuchung wurde die Zwick-
Universal-Prifmaschine (Zwick Materialprufung, Typ 1456, Ulm) (Abb. 6) mit den
folgenden Parametern eingestellt:

e Vorkraft Fv: 10 N;

» Geschwindigkeit bis Vorkraft: 10 mm/min;

* Prufgeschwindigkeit: 200 mm/min;

» obere Kraftgrenze: 5000 N;
17



* maximale Langenanderung: 5 mm;

Die in den verschiedenen Serien zufallig eingeteilten Tibiae wurden axial mit einer
Geschwindigkeit von 200 mm/min belastet. Bei folgender Abbruchbedingung wurde
der Prufvorgang beendet und das Praparat entlastet:
* Weganderung von mehr als 5 mm,
« oder Uberschreitung der vorgeschriebenen Maximalbelastung von
5000 N,
» oder Abfall der Belastungskraft um die Halfte (Bruchabschaltschwelle: 50

% Fmax).

Die biomechanischen Prifergebnisse wurden uber die systemeigene Software als
Wertepaare erfal3t und als MeBwerte und Grafiken (Kraft versus Traversenweg)
ausgegeben. Durch das Excel-Programm wurden zudem Fel (in N) als Endpunkt des
linearen Kurvenverlaufs, Fmax (in N) als maximaler Kraftwert der Kurve, Lel (in mm)
als Traversenweg bei Fel, Lmax (in mm) als Traversenweg bei Fmax sowie die

Steifigkeit (in N/mm) ermittelt.

Nach der Prufung wurde das Praparat aus der Einspannvorrichtung
herausgenommen, und anschlieRend beziglich eines Bruches oder erheblicheren
Deformierungen untersucht. Die Verriegelungsschrauben wurden vorsichtig entfernt,

damit die Bolzen ebenfalls auf Deformierungen untersucht werden konnen.

2.5.4. Photodokumentation

Die Praparate wurden nach abgeschlossenem Priufvorgang und vor Entfernung der
Schrauben mittels einer Makro-Photoeinrichtung fotografiert. Dokumentiert wurden -
vor allem - die Langsrisse entlang der Kraftlinien, Bruche des Knochenlagers,
gravierende Ausweitungen im Bereich der Bohrungen und Deformierungen der

Verriegelungsbolzen.
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Traverse: F
(Abbruchgrenze= 5000N oder 5mm)

1| <@———— Nagel (d=10mm, mit 2 Rundldchern)
—  Resektionsrand (35 mm unterhalb Tuberositas)

20 mm il
JEEY TS Sy 1. Verriegelungshdéhe
25 mm il
- ASSASSY — 2, Verriegelungshdhe
Aufbohrung
(d=10 mm, I=110mm)
Tibia
} Markraum
Einbettung
Probenhalterung
Abb. 4: Schematische Darstellung der biomechanischen Untersuchung mit dem

Prafstempel
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Abb. 5: Speziell gefertigter Priufnagel mit runden Bohrungen und aufgesetzter
Bohrhilfe
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Produkt-Information
Zwick 1446
Universal-Priufmaschine

Abb. 6: Zwick 1446 Universal-Prifmaschine, Traverse (T), Mefeinheit (M),
Einspannvorrichtung (E)
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3. Ergebnisse

3.1. Rontgen

Rontgenindizes 1 und 2 beschrieben einen rasch bestimmbaren, einfachen
Parameter in Hohe des jeweiligen Verriegelungsbolzens, der durch die
konventionelle Roéntgentechnik ermittelt wurde. Die Summe der medialen und
lateralen  Kortikalis-Dicke in  der jeweiligen Ebene wurde mit dem
Knochendurchmesser derselben Ebene ins Verhaltnis gesetzt. Fur den
Roéntgenindex 1 galt die Messung in Hohe des ersten proximalen Bolzens, 55 mm
distal der Tuberositas-Oberkante, und fur den Réntgenindex 2 in Héhe des zweiten
proximalen Bolzens, 80 mm distal. Rontgenindex 3 sollte als Rontgenwert einer

moglichen, gleichzeitigen Verriegelung in beiden Ebenen dienen.

Wie in Tab. 6 dargestellt, unterschieden sich die in unterschiedlichem Abstand von
der Tuberositas ermittelten Parameter AB + CD / AD und EF + GH / EH deutlich mit
Mittelwerten von 0,14 bzw. 0,19. Die Relation der Rontgenindizes 1 und 2 ist
Ausdruck dieses Unterschiedes. Durchschnittlich betrug Index 2 das 1,4-fache
des Index 1.

Die Standardabweichungen der Rontgenindizes 1 und 2 wiesen auf ausgepragte

interindividuelle Streuungen hin.
Wie in der Abbildung 7 dargestellt, entsteht bereits im Réntgenbild der Eindruck, daf}

die Knochenqualitat zweier Praparate im Vergleich unterschiedlich ist. Diese a3t sich

mit Kortikalisindizes quantifizieren.
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Abb. 7: Beispiele von Réntgendokumentation der Tibia-Praparate.
rechts Tibia 14 Kortikalisindex (Cl): 55 mm = 0,10, 80 mm = 0,14
links Tibia 21 Kortikalisindex (CI): 55 mm = 0,19, 80 mm = 0,25
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3.2. Computer-Tomographie (CT)

Die Dichtewerte divergierten deutlich abhangig von der jeweiligen MelRebene an der
Tibia. Der Mittelwert fUr alle Praparate betrug in der Ebene:

* 25 mm unterhalb der Tuberositas 259,21 mg/ml,

e 55 mm unterhalb der Tuberositas 706,45 mg/ml und

* 80 mm unterhalb 871,4 mg/ml.
Betrachtet man die Dichtewerte der untersuchten Ebene in der jeweiligen
Versuchsserie,dann erhalt man folgende Mittelwerte:

» Serie 1: 705,63 mg/ml,

» Serie 2: 838,55 und

e Serie 3: proximale Ebene 664,63 mg/ml (vgl. MelRebene der Serie 1),

distale Ebene 801,31 mg/ml (vgl. MelRebene der Serie 2).

Die Standardabweichung dieser Ergebnisse zeigte eine hohe interindividuelle

Streuung (siehe Tab. 7).

Der CT-Dichtewert der Ebene 25 mm betrug durchschnittlich 36 % des Wertes der
Ebene 55 mm und nur 32 % der Ebene 80 mm. Dagegen betrug die Dichte der
Ebene 55 mm im Durchschnitt 91 % der Dichte der Ebene 80 mm. Somit wies die
oberste Mellebene nur sehr geringe Dichte im Vergleich zu den mehr distal
gelegenen MeRpositionen. In dieser Position an der Tibia stinde somit zur
Verankerung von Verriegelungsbolzen eine nur geringe Dichte an Knochensubstanz
zur Verfugung.

Das distal gelegene Knochenlager (Ebene 80 mm) zeigte eine signifikant hdhere

Dichtemessung gegenuber der Ebene 55 mm.

24



=28 MM

Abb. 8: Beispiel der unterschiedlichen Knochendichte; CT-Messungen [mg/ml]
der 3 Schnittebenen im Vergleich.
rechts Tibia 15: Ebene 25 =200,9, Ebene 55 =777,7, Ebene 80 =1016,3
links Tibia 25: Ebene 25 =158,6, Ebene 55 =356,2, Ebene 80 =469,9
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3.3. Histomorphometrie

Der Mittelwert der Kortikalisflachen aller Praparate betrug 527,98 mmz2, wobei das
Minimum der Kortikalisflache bei der Tibia 25 mit 205,72 mmz und das Maximum bei
der Tibia 22 mit 802,02 mmz gemessen wurde. Der mittlere Wert flr die
Gesamtflache betrug 2354,95 mm2 mit einem Maximum von 2817,62 mmz (Tibia 20)
und einem Minimum von 1520,39 mm:z (Tibia 25).

Der Anteil der Kortikalisflache an der Gesamtflache betrug durchschnittlich 24,52 %.
Der hochste ermittelte Wert trat mit 31,46 % bei der Tibia 12 und der niedrigste
bezifferte mit 12,79 % bei der Tibia 8 auf.

In allen histomorphometrisch vermessenen Segmenten zeichnete sich eine hohe
Standardabweichung ab, die der interindividuellen Streuung Ausdruck gab. Diese
betrug bei der Knochenflache 130,58 mm:> und bei der Gesamtflache den Wert
385,51 mmz Die Abbildung 9 veranschaulicht die Relationen von vermessenen
Flachen bei einem ausgewahlten Praparat.

Abb. 9: Histomorphometrische Schnittebene (25 mm unterhalb der Tuberositas

tibiae) mit dem trabekularen Gitterwerk und der Kortikaliswand
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3.4. Biomechanische Ergebnisse

Im Rahmen unserer Versuchsbedingungen mit einer oberen Prufgrenze von 5000 N
gab es makroskopisch erkennbare, plastische Veranderungen an verschiedenen
Praparaten. Die Kraft, die axial auf die Bolzen Ubertragen wurde, verursachte in 4
Fallen (Tibiae: 10, 21, 23, 25) eine ausgepragte Deformation des Knochenlagers
direkt unterhalb des Bolzenschafts im Sinne einer Ausweitung des Bohrloches nach
distal (Abb. 10 und 11): Dreimal bei Doppelverriegelung (Tibiae: 10, 23, 25) mit einer
Fmax von ca. 2080 N und einmal bei Einfachverriegelung (h3=80 mm) (Tibia 21) mit
einer Fmax von ca. 2700 N.

Bei weiteren 8 Praparaten (Tibiae: 3, 4, 6, 9, 10, 11, 14, 19) wurde zudem eine
deutliche RiBbildung im Sinne einer Fraktur festgestellt, die sich jeweils medial und
lateral nach distal ausstreckte (Abb. 12.1-14.2). Wie aus den Abbildungen
entnommen werden kann, traten die Bruchlinien stets entlang der axial ausgeubten
Kraftlinien auf, die sich um die Bohrlocher und somit um den Bolzenschaft
konzentrierten. Die besagte Komprimierung bildete stets die Vorstufe zur
anschlielfenden Frakturbildung. Bei Tibia 6 (Abb. 14.1) war zu beobachten, dal} die

Frakturlinie sich vom Bohrloch auch nach proximal erstreckte.

Die Fraktur des Knochenlagers trat unter Berucksichtung der verschiedenen
Verriegelungsmodi gemittelt bei Fmax von 2575 N ein, wobei der Minimumwert bei
1224 N und der Maximumwert bei 4685 N lag. Praparate mit Einfachverriegelung in
Verriegelungshohe 55 mm (Abb. 12.1-13.2) (Tibiae: 3, 11, 14, 19) waren mit der
maximalen Durchschnittskraft von 2120 N frakturiert. Die Ausnahme bildete ein

einziges in Hohe 80 mm einfachverriegeltes Praparat, das bereits bei 1224 N brach.

Insgesamt demonstrierten die Knochen mit der Doppelverriegelung (Tibiae: 4, 9,
10) eine wesentlich hohere Belastbarkeit bis zur Bruchgrenze (Bruchlast) mit
einer gemittelten Fmax von Uber 3630 N. In die Beschreibung der Proben gingen

Durchlaufer, d.h. Proben ohne Uberschreitung der Priifgrenze von 5000 N, nicht ein.
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Abb. 10: Plastische Deformation des Knochenlagers durch Ausweitung nach
distal (Versuch: T21, Bohrloch-Abstand 55 mm, Einfachverriegelung),
B = Bohrloch
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Abb. 11: Ausweitung einzelner Bohrlécher (B) des Knochenlagers auch bei
Verwendung von zwei Verriegelungsbolzen (Versuch: T10,

Doppelverriegelung)
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Abb. 12.1: Einseitiger Langsril des Knochenlagers vom Bohrloch (B) nach
proximal (Versuch: T03, Bohrloch-Abstand 55 mm, Einfachverriege-

lung), Ansicht von medial
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Abb. 12.2: Einseitiger Langsri® des Knochenlagers vom Bohrloch nach proximal
(Versuch: T03, Bohrloch-Abstand 55 mm, Einfachverriegelung), Ansicht

von lateral
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Die plastische Verformung von Verriegelungsbolzen wurde bei 6 Fallen
festgestellt, wobei die Einfachverriegelung in Hohe 55 mm mit 3 Knochen (Tibiae: 3,
4, 22) und die Einfachverriegelung in Hohe 80 mm mit 3 anderen Praparaten (Tibiae:
5, 15, 24) betroffen waren. Hierbei wurde eine durchschnittliche Maximalkraft in Serie
1 von ca. 3150 N und in Serie 2 von ca. 3000 N erreicht. Durch die axiale Belastung,
die gemittelt Uber 3650 N erreichte, erfuhren sowohl der Knochen als auch der
Bolzen eine deutliche Deformierung, wie oben zu entnehmen ist. Die Ubrigen
Knochen mit einer Bolzenverbiegung wiesen keine Fraktur auf.

Im Vergleich gab es wenige Versuche, an denen weder eine erhebliche plastische
Veranderung an der Kortikalis nachgewiesen werden konnte, noch an verwendeten
Verriegelungsbolzen (Tibiae: 8, 12, 16, 17, 18, 20).

Das Erreichen der Maximalkraft ging mit der Deformation bzw. dem Bruch des
Praparats oder der plastischen Veranderung des Verriegelungsbolzens einher.
Entsprechend der Krafte wurden die erzielten Weganderungen beschrieben: Der
Deformationsweg bei maximaler Kraft als Lmax bei Fmax und die Weganderung bei
optimaler Kraft als Lel bei Fel (Tab. 9.1). Die maximal ermittelte Kraft (Fmax) fur alle
Versuche betrug durchschnittlich 2282,9 N mit einer Standardabweichung von
1104,8. Die gemessene Fel bei allen Versuchen gab einen mittleren Wert von 1503,2
N mit der Streuung von 982 N.

In der ersten Serie (Einfachverriegelung bei 55 mm) waren niedrigere Fmax- und Fel-

Werte als im Durchschnitt zu verzeichnen. Die Werte sind wie folgt (Tab. 1):

Serie 1 Serie 2 Serie 3

Einfachver. 55 Einfachver. 80 Doppelver.
Fel [N] 1437,38 1277,25 1759,13
Fmax [N] 1963,25 245225 2433,25
Min/Max Fel [N] 313/2692 317/2997 626/3856
Min/Max Fmax [N] | 663/3670 352/3713 994/4685

Tab.1: Gegenuberstellung der Werte von Fel und Fmax zum Verriegelungsmodus
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Die Langenanderungen bei Fmax (Lmax) und bei Fel (Lel) und deren
Standardabweichungen verhielten sich bei allen Versuchen im Mittel wie folgt:

Lmax: 2,89 mm + 2,04 , Min/Max 0,22/5,17 mm;

Lel: 1,27 mm £ 1,45, Min/Max 0,11/4,77 mm.

Der Vergleich unter den drei Versuchserien ergab folgende Resultate (Tab. 2):

Serie 1 Serie 2 Serie 3
Einfachver. 55 Einfachver. 80 Doppelver.
Lel [mm] 1,64 0,84 1,31
Lmax [mm] 2,23 3,37 3,37
Min/Max Lel [mm] 0,26/4,77 0,11/3,55 0,26/4,14
Min/Max Lmax [mm] | 0,42/5,17 0,22/5,12 0,48/5,17

Tab. 2: Gegenuberstellung der Werte von Lel und Lmax zum Verriegelungsmodus

Die Steifigkeit des Knochenlagers einschlieBlich der Verriegelungsschrauben war
ebenfalls rechnerisch zu erfassen. Aufgrund des teilweise mehrphasigen
Kurvenverlaufs waren die Steigungen der ermittelten Kraft-Weg-Kurven in den Initial-
(Steigung 1) und Endphasen (Steigung 2) vor dem Erreichen der plastischen
Verformung zu ermitteln.

Die Berechnungen ergaben den Steifigkeitsmittelwert in der Initialphase von 2571
N/mm mit der Streuung von 1156,07, in der Zwischenphase von 743,6 mit der
Streuung von 643,54 und in der Endphase 1260,88 N/mm mit der Streuung von
970,81. An dieser Stelle ist zu erwahnen, dal} die Zwischenphase durch die geringen
Fallzahlen (5 ermittelte Falle) statistisch nicht signifikant war und deshalb nicht weiter

ausgewertet wurde.

Die Analyse der ausgewerteten Initial- und Endsteigungen in den drei

Versuchsserien sieht wie folgt aus (Tab. 3):
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Serie 1 Serie 2 Serie 3

Einfachver. 55 Einfachver. 80 Doppelver.
Steigung 1 [N/mm] 214513 3024,62 2543,25
Min/Max 1 [N/mm] 1531/3763 1022/4337 897/4254
Steigung 3 [N/mm] 1469 1158,87 1276,14
Min/Max 3 [N/mm] 494/2420 220/3891 301/2907

Tab. 3: Gegenuberstellung der Steigungen zum Verriegelungsmodus

Die Initialsteigung der Serie 1 war niedriger als der ermittelte Durchschnittswert aller
Serien (2571 N/mm). Die Steigung der Anfangsphase der 2. Serie lag mit 3024,62
N/mm deutlich Uber der der gesamten Versuche.

Bei Uber 1/3 der Kraft-Weg-Kurven (Tibiae: 3, 4, 5, 6, 7, 8, 14, 17, 23) zeigte sich ein
Verlauf mit einer sehr hohen initialen Steigung (gemittelt: 3853,55 N/mm).
AnschlielRend konnte ein unterschiedlich hoher Kraftabfall beobachtet werden. Dann
entwickelte sich meist wieder ein Kraftanstieg mit geringerer Steigung (gemittelt:
1312,2 N/mm) als in der ersten Phase (Tibiae: 3, 5, 8, 14, 23, ).

In anderen Kurvenverlaufen (Tibiae: 10, 15, 16, 21, 24, 25) wurde eine deutlich
geringer ausgepragte Initialsteigung gemessen (gemittelt: 1934 N/mm), die sich dann
in einer sehr flachen Endphase mit der Durchschnittssteigung von 398 N/mm
fortsetzte.

Bei einzelnen Versuchen (Tibiae: 2, 5, 8, 9, 11) ergab sich ein dreiphasiger Verlauf,
wobei zu beobachten war, dal} sich die dritte Anstiegsphase unterschiedlich zu der
davor verlaufenen Steigung verhielt. Bei den Versuchen 8, 9 und 11 war sie starker
(1750 N/mm) und bei den anderen schwacher (357 N/mm) ausgepragt.

Dieser teilweise mehrphasige Kurvenverlauf ist durch die verschiedenen
lastaufnehmenden Komponenten des Systems zu erklaren. Ursachen des
Kraftabfalls sind anfanglich Setzeffekte der Bolzen im Knochenlager, d.h. kleine
Verformungen, wonach eine erneute Lastaufnahme mit entsprechendem

Kurvenanstieg erfolgen kann. Weitere Ursachen von intermittierenden oder

34



abschlieBenden Abbrichen im Kurvenverlauf sind plastische Verformungen von

Bolzen oder Bruchen im Knochenlager.

Abb. 13.1: RiRbildung, einseitig Uber die gesamte Knochenwand vom Bohrloch (B)

nach proximal (Versuch: T11), Ansicht von medial
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Abb. 13.2: RiBbildung einseitig Uber den gesamten Querschnitt des Knochens

vom Bohrloch (B) nach proximal (Versuch: T11), m = medial
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Abb. 14.1: Beidseitiger Langsril des Knochenlagers nach proximal und distal
(Versuch: T06, Bohrloch-Abstand 80 mm, Einfachverriegelung), Ansicht

von medial, B = Bohrloch
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Abb. 14.2: Beidseitiger Langsri? des Knochenlagers nach proximal und distal
(Versuch: T06, Bohrloch-Abstand 80 mm, Einfachverriegelung), Ansicht

von kranial, m = medial
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3.5. Statistischer Vergleich

Die vorgestellten Ergebnisse wurden anschlieRend mit Hilfe des Programms SPSS
im Institut fur medizinische Statistik und Dokumentation der Medizinischen
Universitat zu LUbeck statistisch Gberpruft.

Die jeweiligen Werte wurden mittels Wilcoxon-Test verglichen, sofern zwei Variable
gegeneinander untersucht wurden. Beim Vergleich von drei Variablen legten wir den
Friedmann-Test zugrunde. Mit Hilfe vom Mann-Whitney-Test wurde der statistische
Vergleich von zwei Wertegruppen bewerkstelligt, die jeweils mehrere Komponenten

enthielten.

Der Parameter Geschlecht (13 weiblich, 11 mannlich) zeigte keine relevante
Signifikanz im Zusammenhang mit den im biomechanischen Modell ermittelten
Daten, d.h. mit der Elastizitatsgrenze (Fel), der maximalen Kraft (Fmax), der
optimalen Weganderung (Lel) und der maximalen Weganderung (Lmax). Die p-
Werte bewegten sich zwischen 0,139 (r = — 0,178) fur Lel und 0,977 (r = 0,49) fur
Fmax. Das gleiche Verhaltnis konnte bei den uUbrigen Werten festgestellt werden.
Weder die CT-Dichtemessungen noch die histomorphometrischen
Flachenmessungen korrelierten mit dem weiblichen oder mannlichen Merkmal. Der
p-Wert betrug fur die CT-Dichte 25 mm 0,09 (r = 0,089) , fur die CT-Dichte 55 mm
0,401 (r = 0,134) und die CT-Dichte 80 mm 0,235 (r = 0,356). Somit lagen alle
erheblich hoher als p < 0,05. Der Signifikanzwert fir die Knochengesamtflache

betrug 0,885 mit der Korrelation von r = — 0,418.

Das durchschnittliche Alter der Tibiae betrug 71,4 Jahre (Min. 40 J, Max. 88 J). Im
Wilcoxon-Test korrelierte dieses mit der Elastizitatsgrenze und zwar in positiver
Relation, mit steigendem Alter erhohte sich Fel. Daruberhinaus ergaben die weiteren
statistisch untersuchten Merkmale (Fmax, Lel, Lmax, Kortikalis-Indices, CT-Dichten,
HMM) eine Signifikanz von p < 0,05. Das Geschlecht zeigte keine statistische

Bedeutung mit dem Alter.
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Die geometrisch untersuchten Charakteristika der Praparate, wie die Gesamtlange
und der Knochendurchmesser, blieben ohne eine statistische Bedeutung im

Hinblick auf die biomechanischen Ergebnisse.

Die CT-Dichten der Schnittebene 25 mm zeigten im statistischen Vergleich zu den
biomechanischen Ergebnissen (Fel, Fmax, Lel und Lmax) eine ahnlich
asymptotische Signifikanz mit dem hoch signifikanten p-Wert von 0,0001. Jedoch der
Korrelationskoeffizient zeigte fur alle Werte starke Streuungen, die zwischen

=—-0,251 (Lel) und r = 0,12 (Fmax) lagen. Die Signifikanz des Dichtewertes mit den
histomorphometrischen Vergleichszahlen konnte ebenfalls bestatigt werden
(p = 0,0001, r = 0,331); d.h. die histomorphometrische Vermessung entspricht der
Dichtemessung in der Ebene h1 (vgl. Abb. 2). Die CT-Dichten der Ebenen 55 mm
und 80 mm bewegten sich im signifikanten Bereich mit den p-Werten zwischen 0,012
(r = 0,167) und 0,05 (r = 0,145). Um die Signifikanz des Vergleiches der
densitometrischen Eigenschaften der Ebenen 55 und 80 mm mit den biomechanisch
erfaldten Zahlen Uberprifen zu kénnen, fuhrten wir einen Test nach Friedman durch.

Hierbei waren alle Vergleichspaare mit p-Werten von 0,001 signifikant.

Das histomorphometrisch berechnete Verhaltnis von Kortikalisflache zu
Gesamtflache der Knochenebene 25 mm demonstrierte ein ahnliches statistisches
Verhalten mit p fur Fel, Fmax, Lel und Lmax von 0,012 (proximal einfach-verriegelt)
und 0,018 (distal einfach-verriegelt und doppelt-verriegelt), wobei der
Korrelationskoeffizient deutlich reziproker Streuung unterlag. Das bedeutet, je groRer
der Kortikalisanteil an der Gesamtflache, desto groRer die Knochenstabilitat.

Das o0.g. histomorphometrisch berechnete Verhaltnis korrelierte in starkerem Ausmal}
mit der Dichtemessung in der Ebene 55 mm sowie 80 mm, namlich p = 0,0001 (r =
0,167 und r = 0,145). Diese Aussage wurde ebenfalls mit der gleichstarken
Signifikanz fur die densitometrischen Vergleichszahlen der Ebene 25 mm bestatigt (r
= 0,33). Daraus kann die Folgerung gezogen werden, daf} die Dichte des distal
gelegenen Knochens sehr haufig mit der hohen Kortikalisflache und der Grélke der

Gesamtflache des proximalen Anteils zusammen einhergeht.
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Nach Wilcoxon-Test bestand zwischen der Histomorphometrie und den Indizes 55
sowie 80 eine entsprechende Signifikanz mit dem Wert p = 0,012. Fur den Kortikalis-
Gesamtindex (Doppelverriegelung) zeigt dieser Wert noch deutlichere Relevanz (p =
0,002). Der Korrelationskoeffizient betrug — 0,257. Hierbei ist es ersichtlich, dal} die
Kortikalisflache bzw. -dicke von proximal nach distal deutlich zunimmt . Daraus

resultieren dann die entsprechend hohen Indizes.

Die anhand von konventionellen Rontgenaufnahmen einzeln gemessenen
Kortikalisdicken (Tab. 6) zeigten statistisch unterschiedliches Verhalten. Wahrend
die Strecken AB, AD, EF, GH und EH keine Korrelationen darstellen konnten, zeigte
die Strecke CD eine asymptotische Signifikanz von 0,002 fur Fmax (r = 0,605) und
0,005 fur Fel (r = 0,55). Wie erwartet, korrelierten die Teilstrecken mit dem jeweiligen
Index derselben Ebene, r(AB) = 0,49 und r(CD) = 0,61 fir Index 55 sowie r(EF) =
0,62 und r(GH) = 0,42 fur Index 80. Eine Korrelation zwischen diesen Werten und
den Steigungen verschiedener Phasen bestand nicht. Der Vergleich zwischen den
einzelnen Teilstrecken und der Schrauben- oder Knochendeformation ergab keine

statistische Korrelation.

Die aus den Kortikaliswandstarken gebildeten Indizes 55 , 80 sowie der Gesamtindex
fur die Doppelverriegelung 55 und 80 muf3ten entsprechend der untersuchten Ebene
mit den gleichen biomechanischen Parametern verglichen werden. Der Index 55 (AB
+ CD / AD) mit den p-Werten von 0,012 fur die gemessenen Krafte und
Wegdifferenzen erwies eine deutlich hohe Signifikanz und deutliche Streuung fur den
Korrelationskoeffizienten. Das Ergebnis fur den Index 80 (EF + GH / EH) ergab das
gleiche Resultat mit p < 0,05 (0,012). Der Kortikalis-Gesamtindex fiir 55 und 80
(AB + CD + EF + GH / AD + EH) demonstrierte eine hohe Korrelation mit den
biomechanisch ermittelten Werten (Fel, Fmax), die im Bereich p < 0,05 lagen.
Daraus geht eindeutig hervor, dal® die zunehmende Kortikalisdicke mit der Zunahme
der im biomechanischen Modell gemessenen Maximalkrafte und daraus
resultierenden Wegdifferenzen einen direkten Zusammenhang bilden.

Der Kortikalis-Index der einzelnen Ebenen 55 und 80 zeigte jeweils im Vergleich mit

der Dichte der jeweiligen Ebene ein relevantes Ergebnis mit p < 0,05
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(r = 0.127 und r = 0,233). Der Relationsindex [(EF + GH / EH) / (AB + CD / AD)]
konnte fur Fel und Fmax eine Signifikanz mit p = 0,012 berechnet werden, wahrend
die statistischen Zahlen fur Lel und Lmax mit 0,674 und 0,161 erheblich jenseits des
signifikanten Bereiches blieben. Damit ist der direkte Zusammenhang zwischen

Kortikalisdicke und Knochendichte statistisch dargestellt.

Die Steifigkeit des jeweiligen Knochenlagers der Tibiae wurde mit den
verschiedenen CT-Dichten der Praparate statistisch Uberprift. Die Dichte der
Knochenebene 25 aller Tibiae zeigte beim Vergleich mit der Initial- und Endsteigung
aller Praparate eine deutlich signifikante Abhangigkeit (p = 0,0001) von der Steifigkeit
des Knochens, jedoch mit erheblicher Streuung (r = — 0.057 und r = — 0,043). Die
Steifigkeit bzw. die Stabilitat des Knochenlagers im proximalen Abschnitt ist somit
eher niedrig. Bezuglich der Steifigkeit des Systems in der Endphase ist zu bedenken,
dall in diese MelRbereiche (insbesondere Uber 3500 N) auch die mechanischen
Eigenschaften der Verriegelungsbolzen verstarkt eingingen und nicht alleine die der
Knochen zur Wertung kamen.

Ein ahnlich deutliches Ergebnis wies der Vergleich zwischen den
Densitometriewerten der Ebene 55 und 80 mit der Steigung 1 bei proximaler (p =
0,012) bzw. distaler Einfachverriegelung (p = 0,017) auf. Die Steigung 3 war bei
Wilcoxon-Test mit p-Werten von 0,263 bzw. 0,674 nicht aussagefahig.

Die CT-Dichten der Doppelverriegelungsebenen zeigten im Vergleich mit der
Initialsteigung einen signifikanten Wert von p = 0,001, der bei der Endsteigung nicht
bestatigt werden konnte (p = 0,325). Dies bedeutet, dal® die Steifigkeit der Tibiae im

unteren Abschnitt sehr unterschiedlich der Dichte gegenuber steht.
Der Vergleich zwischen den histomorphometrischen Messungen bei den 3

Untersuchungsserien und der Knochensteifigkeiten (Phase 1 und 3) unter den

verschiedenen Verriegelungsmoden ergab folgende Signifikanzwerte (Tab. 4):
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HMM-Wert in der Serie p[Steigung 1] | p[Steigung 3]
Serie 1 0,012 0,012
(Einfachverr. 55 mm)

Serie 2 0,018 0,018
(Einfachverr. 80 mm)

Serie 3 0,018 0,018
(Doppelverr. 55 und 80 mm)

Tab.4: Statistische Relation zwischen den histomorphometrischen Werten und der

Knochensteifigkeit

Die Initial- und Endsteigung bei den Versuchen mit proximaler Einfachverriegelung
zeigten deutliche Signifikanzen im Vergleich mit der Weganderung bis zur
Elastizitatsgrenze Lel (p = 0,012). Das gleiche statistische Ergebnis konnte bei der
distalen Einfachverriegelung beobachtet werden. Bei der Doppelverriegelung
unterschieden sich die Signifikanzen der Steigung 1 und 3 in diesem

Zusammenhang unwesentlich voneinander (p 1 = 0,012 und p 3 = 0,018).

Bei der Einfachverriegelung der Ebene 55 mm betrug der p-Wert fur die
Initialsteigung 0,123 und fir die Endsteigung 0,484. Bei der Einfachverriegelung der
Ebene 80 mm war dieser fur die Steigung 1 mit dem p-Wert 0,012 signifikant und fur
die Steigung 3 mit dem p-Wert 0,575 nicht signifikant. Der Vergleich zwischen der
Kraft bis zur Elastizitatsgrenze und der Initialsteigung bei der Doppelverriegelung
ergab ebenfalls einen niedrigen p-Wert (0,208). Fur die Endsteigung betrug dieser
0,237.

Der Kortikalisindex 55 war im statistischen Vergleich zur Initial- und Endsteigung mit
p = 0,12 deutlich signifikant. Fir den Kortikalisindex 80 errechneten wir gleich hohe
Signifikanz (p 1 = 0,012 und p 3 = 0,018). Der Gesamtkortikalisindex verhielt sich mit
der gleichen Relevanz.

Weder zwischen dem Alter und den Steifigkeitswerten noch zwischen dem

Geschlecht und den Steifigkeitswerten herrschte eine Relevanz.
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4. Diskussion

4.1. Literatur

4.1.1. Marknagelung und das Konzept der Kompression

Von zwei Arbeitsgruppen, KLEMM und SCHELLMANN (1972, S.568) sowie
GROSSE und KEMPF (1978, S.629) wurde das KUNTSCHERsche Detensor-
Konzept (1940, S.443) aufgegriffen. Durch das Einbringen von Gewindebolzen, die
schrag oder quer zur Nagellangsachse verlaufen, wurde eine feste Verankerung des
Marknagels im Knochenlager erzielt. Die Verriegelungsnagelung gestattete eine
hohe Rotationsstabilitat und verhinderte eine Verkirzung des Knochens in der
Bruchzone (sog. Telescoping). Die Verriegelungsbolzen sind jedoch durch die
vorhandenen Druck-, Biege- sowie Torsionskrafte einer hohen Belastung ausgesetzt,

die zu Deformation bzw. Bruch des Materials fihren kann.

Im Rahmen der Weiterentwicklung von intramedullaren Krafttragern stellte
KAESSMANN 1966 (S.272) erstmalig den Kompressionsmarknagel vor, den er fur
die Versorgung von gelenknahen Brichen konzipierte. Auf den Frakturspalt wurde
mittels eines modifizierten Kuntscher-Nagels und eines speziellen Instrumentariums
(bestehend aus Spannvorrichtung, Spanndorn, Spannfeder, Stellschraube, Kortikalis-
Teilgewindeschraube) ein axialer Druck Ubertragen. Ziel der Kompression war es,
eine Rotationsstabilitat zu erreichen und Mikrobewegungen in der Frakturzone
auszuschalten (KAESSMANN, H.J. und WEBER, H.G.: 1969, S.476). Die initiale
Kompressionskraft wurde von den Autoren mit 60-90 kp angegeben.

Der gravierende Nachteil dieser Methode war der sofortige Verlust der axialen
Kompressionskraft nach dem Entfernen der Spannvorrichtung um ca. 2/3 des
vorgegebenen Sollwertes. Die geringe Kompressionsausbeute war auf die
mangelhafte Verankerung des Nagels zuruckzufuhren, die lediglich im distalen
Fragment des Knochens bestand. Dieser Bereich besteht vermehrt aus Spongiosa
und ist mit erheblich geringer Kortikalisstarke gekennzeichnet (HARMS, J. et al.:

1973, S.120; MITTELMEIER, H.: 1973, S.85; MAATZ, R.: 1983, S.117).
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Nach Verbreitung der verschiedenen Nageltypen wurde in den vergangenen Jahren
von einzelnen Autoren der Kompressionsnagel favorisiert. Ein neues Konzept fur die
interfragmentare Kompression wurde 1988 von MITTELMEIER, W. und Mitarbeitern
vorgestellt. Der sog. ,IC-Nagel“ (Interlocking Compression Nail) basierte auf den
Prinzipien des Verriegelungsnagels mit einem entscheidenden Unterschied: Durch
eine im proximalen Nagelende fixierbare Spannschraube kann auf den proximalen
transversalen Verriegelungsbolzen eine Schubkraft ausgetubt werden. Der
Verriegelungsbolzen, der sich in einem Langloch befindet, kann den Druck auf das
proximale Fragment weiter Ubertragen und gegen das am Nagelende fixierte distale
Fragment verspannen. Bei dieser Methode blieb der Markraum unaufgebohrt. Der
ungeschlitzte Nagelquerschnitt, welcher bereits in Verriegelungsnageln Anwendung
fand, erhohte die Torsionssteifigkeit und die Stabilitat des Osteosynthesematerials
(KEMPF, I. et al.: 1985, S.352; SCHAEFFER, C. et al.: 1986, S.53). Die inter-
fragmentare Kompressionskraft wurde bei den anschlieBenden biomechanischen
Untersuchungen im Femur mit ca. 3000 N und in der Tibia mit ca. 1500 N gemessen
(MITTELMEIER, H. et al.: 1988, S.305). Die ersten klinischen Erfahrungen mit
diesem Nageltyp zeigten gute funktionelle Resultate (BUHREN, V. et al.: 1993,
S.536; SUKOSD, L. et al.: 1994, S.172; BUHREN, V.: 1995, S.1). Dieser Nagel
ermdoglicht die belastungsstabile Versorgung von Quer- und kurzen Schragbrtchen,
aber auch die Behandlung von diaphysaren Korrekturosteotomien und
Pseudoarthrosen. Ein analoges Konzept der axialen Kompression wurde von
RITTER et al. (1991, S.9) vorgestellt.

Diese Neuerungen setzten sich in der nachsten Generation der Kompressionsnagel
mit dem sog. Kulissennagel fort: Mit dem ,TCN“ (Tandem Compression Nail)
entwickelten MITTELMEIER, W. et al. (1994, S.236) einen Nagel, der sich anstelle
eines einzelnen Querbolzens - wie bei ICN - eines Kulissensystems mit zwei
Verriegelungsbolzen bediente. Die Kulisse war fixiert gegen Rotation, jedoch
beweglich in axialer Richtung. Mit diesem Prinzip konnte eine etwas hohere
interfragmentare Kompression aufgebaut werden, namlich tber 3500 N im Femur
und 1700 N in der Tibia (MITTELMEIER, W. et al., 1994). Ziel dieses Nageltyps war
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die bessere Lastverteilung zwischen dem Nagelsystem und dem Knochenlager, um
das Risiko einer plastischen Verformung von Verriegelungsschrauben oder

Knochenlager zu reduzieren.
Alle geschilderten Verriegelungs- oder Kompressionsverfahren in Verbindung mit

Marknageln erfordern eine sichere Abstutzung im Knochenlager, wie auch die hier
erarbeiteten Ergebnisse darstellen.

4.1.2. Biomechanische Untersuchungen von Schrauben im Knochenlager

Die Wirkung von Knochenschrauben im Rahmen der operativen Frakturbehandlung
beruht in den meisten Fallen auf der Erzeugung von Druckkraften. Die Zugschraube
bewirkt  Druckkrafte = zwischen den  Knochenfragmenten, wahrend die
Osteosyntheseplatte durch die zugehorigen Schrauben exzentrisch an die
Knochenoberflache gepref3t wird. Die Verriegelungsschrauben sind stets enormen
axialen Belastungen und Torsionskraften ausgesetzt, verlangen deshalb eine feste
Verankerung im Knochenlager.

Die benotigten Druckkrafte entstehen durch die Axialkraft, die Uber den
Schraubendreher auf den Schraubenkopf Ubermittelt wird. BRENNWALD et al.
(1975, S.123) konnten mit Hilfe eines elektronischen Drehmomentschraubendrehers
ermitteln, welche Druckkrafte initial zwischen der Schraube und einem Platten-
Knochen-System im Rahmen der intraoperativen Anwendung entstehen kdnnen.
Bei dieser Arbeit wurden Kortikalisschrauben von 4,5 mm Durchmesser an
Plattenosteosynthesen frischer Tibiafrakturen untersucht. Dabei wurde ein
durchschnittliches Drehmoment von 53 cm kp (ca. 5,3 Nm) gemessen. Dabei war zu
bertcksichtigen, dald ein groRer Teil des aufgewendeten Drehmoments zur
Uberwindung der Reibung im Plattenloch verwendet wurde (PERREN, S.M. et al.:
1978, S.201). Die Kraftibertragung zwischen Schrauben und Knochenlager kann vor

allem durch Reibung erheblich beeinflut werden.
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Mit dem Einschatzen der biomechanischen Charakteristika und der mechanischen
Qualitat von osteoporotischem Knochen beschaftigen sich viele Studien. MATTER
et al. (1977, S.165) untersuchten anhand von humanen Tibiae, ob im Knochen eine
direkte Beziehung zwischen der Rontgendichte und der Durchdrehkraft von
Schrauben beim Eindrehen besteht. Es ergab sich ein enger Zusammenhang
zwischen maximal erreichbarem Schraubenzug und der Kortikalisdicke im

Rontgenbild.

BLUMLEIN et al. (1977, S.603) untersuchten in einer Reihe von Tierversuchen das
Verhalten von Schrauben, die mit einer gewindetragenden Seite in der Kortikalis
verankert waren. Die in vivo aufgebrachte Axialkraft nahm bis zur ersten Woche
rasch ab bis auf 72 % des Ausgangswertes, um dann in einen langsam
kontinuierlichen Kraftabfall tGber mehrere Wochen uberzugehen (biphasischer

Verlauf). Finf Wochen postoperativ verblieben 62% der initial induzierten Kraft.

KINAST et al. (1987, S.84) zeigten in einer Studie mit diaphysarer Defektsituation an
Leichenfemora, dal® die gemessene Schraubenbiegung der proximalen Verriegelung
unter der axialen Belastung bei den querliegenden Implantaten (Schaftdurchmesser
4,5 mm, Gewindekern 3,0 mm) deutlich geringer war als die der schragen Bolzen
(Kerndurchmesser 4,5 mm). Die plastische Schraubendeformation trat am Femur bei
einer Belastung von ca. 4500 N (quere Bolzen) bzw. 3000 N (schrage Bolzen) auf.
Folglich kann die Kraftibertragung zwischen Bolzen und Knochenlager durch die

Richtung der Schrauben gegenuber der Knochen-Langsachse beeinflul3t werden.

HESS und Mitarbeiter (1991, S.278) verglichen anhand von mikroskopischen und
biomechanischen Untersuchungen die Eindrehmoment-, Durchdrehmoment- und
Zugkrafteigenschaften von ,einfachen® Schrauben und ,selbstschneidenden®
Schrauben der Firma Stryker-Osteo. Das Eindrehmoment der selbstschneidenden
Kortikalisschraube war mit 0,8 Nm verglichen zur herkdmmlichen Schraube mit 0,48
Nm etwas hoher. Ein ahnliches Ergebnis wurde bei der Untersuchung der
Eigenschaft des Durchdrehmoments erreicht. Die maximale Zugkraft der

selbstschneidenden Schrauben stellte sich mit der absoluten GroRe der entwickelten
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Kraft von ca. 2500 N als sehr hoch heraus. Die geringere Interposition von
Knochenspanen zwischen diesen Schrauben und deren Gewinde verbesserte die
Verankerung der Schraube bzw. des Bolzens im Knochenlager. Das Design der
Schrauben spielt insofern eine Rolle, als ein grolerer Kerndurchmesser und

geringere Gewindetiefe einer Biegung oder einem Bruch eher entgegenwirken.

Beim Einbringen der Schrauben ist eine exakte Plazierung in Relation zu den
vorhandenen Bolzenldchern erforderlich, um eine Verklemmung oder Verbiegung der
Schrauben zu vermeiden. Als Resultat von Schrauben-Design und Biegemomenten
konnen Kerbspannungen entstehen, die einen Bruch der Schrauben zur Folge haben
kénnen (TEUBNER, E.: 1985, S.1169). WEINSTEIN et al. (1981, S.1443) zahlen ein
Bolzenversagen von ca. 20% bei AO-Verriegelungsnageln auf. Andere Autoren
prasentierten in ihren Ergebnissen mit anderen Nageltypen geringere Prozentzahlen
( SIM, E. und HOCKER, K.: 1992, 626; WU, C. und SHIH, C.: 1992, S.268; KUNER,
E. H. et al.: 1993, S. 278). Bei unseren Tests wurde ein klinisch bewahrter
Schraubentyp (GONSCHOREK, O. et al.: 1998, S.480) verwendet, wobei jedoch bei

hohen axialen Belastungen (> 2800 N) auch hier Deformationen auftraten.

4.1.3. Stabilitit des Knochenlagers

Die Verteilung von Compacta und Spongiosa ist fur jeden Knochen eine individuelle
Eigenschaft, die sich nach der physiologischen Belastung des Knochens richtet.
Gemal der Traglinie des Beines nach MIKULICZ (1879, zit. n. KUMMER, B.: 1987,
S.241) und in Anlehnung an die Arbeiten von BRAUNE und FISCHER (1895, zit. n.
MAQUET, P.G.J., 1976, S.1) errechnete MAQUET (1976) eine physiologische
Belastung des Tibiakopfes von etwa 43% des Kdrpergewichtes beim Zweibeinstand -
nach Abzug des Eigengewichtes der unteren Extremitaten. Beim Einbeinstand
betragt diese mehr als das 2-fache des Korpergewichtes, wahrend beim Gehen das
6-fache des Korpergewichtes lokal einwirkt. Bei diesen Berechnungen setzte der
Autor voraus, dal} die resultierende Kraft R die Gelenkachse im Flachenschwerpunkt

G der Tragflache senkrecht schneidet, also in der Mitte des Kniegelenkes.
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Bei einer Abweichung der resultierenden Kraft nach lateral im Sinne eines Genu
valgum wurde sogar eine rapide Zunahme der Gelenkbelastung bis zum 10- bzw. 11-
fachen Korpergewicht errechnet. Nach den Berechnungen von MORRISON (1968,
S.164 und 1970, S.51) bzw. BAUMANN et al. (1992, S.29) erreichte die axiale
Belastung im Knie wahrend des Gehens ein Maximum vom 4-fachen bzw. 3-fachen
Gewicht des Individuums. Bei der Analyse von Kontakt- und Druckverteilungsmuster
des Kniegelenkes kamen BURSTEIN und WRIGHT (1994, S.58) zu ahnlichen
Ergebnissen. Nach NISELL et al. (1986, S.41) treten bei isokinetischer
Kniestreckung Belastungsspitzen im Bereich der proximalen Tibia auf, die bis zum
Neunfachen des Korpergewichts ansteigen koénnen. Diese Studien waren
richtungsweisend bei der Wahl der oberen axialen Kraftgrenze von 5000 N fur
unsere Untersuchungen, die das Maximum einer moglichen Belastung beim

Einbeinstand - das 6-fache Koérpergewicht eines Individuums - wiedergeben.

Der kortikale Knochen unterscheidet sich in seinen mechanischen Eigenschaften
unter Belastung grundlegend von den meisten anderen Werkstoffen. Beim Knochen
ist der plastische Verformungsbereich bis zur Bruchgrenze sehr klein und nahezu
nicht mel3bar, so dal eine weitere Belastung schnell und abrupt zur Zerstérung der
Knochenstruktur fuhren kann (COCHRAN, G.: 1988, S.114). Unterhalb der
Elastizitatsgrenze reagiert der Knochen viscoelastisch. Die mechanischen Knochen-
eigenschaften sind bei verschiedenen Spezies und Knochentypen extrem variabel
(GOLDSTEIN, S.A.: 1987, S.1058). RHO et al. (1995, S.347) ermittelten anhand der
Ultraschall-Transmissions-Technik (UTT) den E-Modul in der proximalen Tibia und
verglichen diesen Wert mit der qCT ermittelten Knochendichte und der Hounsfield-
Einheit im CT. Sie bestatigten eine signifikante Korrelation zwischen dem E-Modul
und der Knochendichte. Mit der UTT kann zwar die lokale Elastizitat geschatzt

werden, jedoch nicht die Stabilitat des kompletten Knochenlagers.

Obwohl die aufbauenden Knochenstrukturen Uber die gleiche biochemische
Zusammensetzung verfigen, haben sie aufgrund der Geometrie der Lamellen und
Balkchen unterschiedliche biomechanische Eigenschaften. Bereits 1973 zeigten
PUGH et al. (S.475) anhand von mikroskopischen Studien, dal3 der elastische
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Charakter der Spongiosa stark von den raumlichen Zwischenverbindungen der
einzelnen Trabekel abhangt. Bei Experimenten mit metaphysaren Knochenwdrfeln in
drei-dimensional orthogonaler Ausrichtung unterstrichen CIARELLI et al. (1991,
S.674), dal® zunachst der E-Modul mit der Knochendichte der Spongiosa direkt

korreliert und deren Starke von der Trabekelgeometrie abhangig ist.

SAMELIN et al. (1996, S.203 und S.185) pruften die Druck- und Zugbelastung
einzelner, feucht gehaltener Trabekel der Spongiosa eines humanen Femur.
Gegenuber der Untersuchung kortikaler Knochenbalkchen durch REILLY und
BURSTEIN (1975, S.393), CEZAYIRLIOGLU et al. (1985, S.61) sowie LOTZ et
al.(1991, S.317) konnten keine signifikanten Unterschiede bezuglich des insgesamt
niedrigen E-Moduls festgestellt werden. Die Ergebnisse der feuchten Trabekel unter
Zug- bzw. Druckpriufungen von SAMELIN et al. zeigten hingegen einen um ca. 2,5-
fach niedrigeren Wert gegeniber den Versuchen mit trockenen Trabekel von
TOWNSEND et al. (1975, S.199) und RHO et al. (1993, S.111). Als Ursache dieses
Phanomens wurde der Einflull der Wassermolekule auf die Quervernetzung der
Kollagenfasern - im Sinne einer Verringerung des Widerstandes gegen das

Aneinandergleiten der Kollagene - angenommen.

Die danische Arbeitsgruppe um HVID untersuchte die Knochenfestigkeit des
spongidsen Anteils im Tibiakopf von an rheumatoider Arthritis und Gonarthrose
leidenden Patienten intraoperativ sowie von Leichentibiae. Die Versuchsanordnung
basierte auf dem Widerstand des Knochens gegen die Penetration einer
hydraulischen DruckmeRBnadel. Bei diesen Untersuchungen wurde festgestellt, dall
die Starke der Spongiosa von proximal mit der Tiefe abnimmt. Die Ergebnisse der
Leichenpraparate und Gonarthrose-Tibiae waren nahezu identisch. Die Verteilung
der Knochenfestigkeit in den beiden Gruppen war ahnlich, d.h. medial hoher als
lateral (HVID, I. et al.: 1985, S.464; 1986, S.271; 1988, S.210).

Letztlich zeigen die verschiedenen Autoren, dal® die Spongiosa innerhalb unserer
Versuchsreihen erst im Rahmen des Gesamtkonstruktes ,Knochen® fur die Stabilitat

des Knochenlagers einen Stellenwert haben konnte. Die geringe Druckbelastung
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der Spongiosabalkchen hatte in unseren Tests, insbesondere in den beiden
unteren MefRebenen (h2 ,h3), eindeutig keinen biomechanisch adaquaten Einflu auf

die axiale Belastbarkeit des Knochenlagers.

Aus den histomorphometrischen Untersuchungen von PARISIEN et al. (1988, S.289)
und BIRKENHAGER-FRENKEL et al. (1988, S.197) ist bekannt, daR die GroRke der
Trabekel zwischen 0,1-0,3 mm und ihr raumlicher Abstand voneinander zwischen
0,2-2,0 mm variiert. Das histomorphometrische Verfahren (HMM) ist in hohem Male
in der Lage Informationen Uber die Dichte zu liefern, aber jeweils nur fir die
ausgewahlten Knochenebenen. DURAND und RUEGSEGGER (1991, S.133)
konnten mit ihrer vergleichenden Arbeit zeigen, dal® mit dem nicht-invasiven CT-
Verfahren dieselben exakten Ergebnisse zu erreichen sind. Sie ermittelten bei
distaler Tibia und Radius eine Trabekeldicke von durchschnittlich 0,25 mm und einen
Trabekelabstand von ca. 0.1-0,15 mm. Sie bestatigen die Korrelation der Stabilitat zu

dem geometrischen Trabekelaufbau.

Die Dichte ist abhangig von der Mineralisierung des Knochens und dessen
Porositat. Bedingt durch die Morphologie beinhaltet der spongiése Knochen mehr
als 70% des Querschnittes porose Raume, wahrend dieses Verhaltnis bei der
Kortikalis weniger als 15% betragt. Die Steifigkeit der Knochenmatrix verhalt sich
umgekehrt proportional zur Porositat (McELHANEY, J.M. et al.: 1970, S.495;
MARTIN, R.B.: 1984, S.179). Auf dieser Grundlage basierend untersuchten
SCHAFFLER und BURR (1988, S.13) kleine, zylindrische Praparate aus bovinen
Femora und Tibiae auf steifigkeitsrelevante Variablen unter Biegungsstress. Die
Knochenfestigkeit zeigte sich weniger abhangig von der ossaren Mineralisierung als
von der Knochendichte. Zudem ermittelten sie, dal} die Elastizitat der Kortikalis

starker als die der Spongiosa von Dichtevariationen abhangt.

Im Rahmen der Festigkeitsabschatzung der Substantia compacta konnte das
dichtemessende qCT-Verfahren erfolgreich eingesetzt werden. SNYDER und
SCHNEIDER (1991, S.422) untersuchten anhand von Leichentibiae die Belastbarkeit

der Kortikalis. Sie bestimmten zunachst die CT-Dichte der Praparate, um
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anschlieRend die longitudinal aus dem Schaft herausgesagten Abschnitte dem
Biegungstest zu unterziehen. Die somit ermittelte Biegesteifigkeit korrelierte mit der
Knochendichte. Geringe Anderungen der Kortikalisdichte, nicht aber der Spongiosa-
Dichte, ergaben bereits eine signifikante Korrelation auf die mechanischen Test-

ergebnisse, weshalb sich die qCT-Technik auch fir unsere Untersuchungen anbot.

CHENG et al. (1995, S.135) verglichen Dichte und Tragheitsmoment des Tibia-
Schaftes in zwei Querschnitten (A: 10 cm und B: 15 cm unterhalb der Tuberositas
tibiae) anhand des qCT. Sie ermittelten, dal} in allen Praparaten die Knochenmasse
hauptsachlich in der anterior-posterioren Ausrichtung lokalisiert ist. Die Festigkeit des
Knochenlagers war eindeutig abhangig vom Tragheitsmoment. Demzufolge sollte
man bei der Betrachtung der Knochendichte die Verteilung der Knochenmasse im
gesamten Querschnitt in Betracht ziehen. AulRerdem, wie von MYBURGH et al.
(1992, S.592) und FERRETTI et al. (1993, S.1389) bereits beschrieben, spielt auch
die HOhe der lokalen Lasteinleitung eine entscheidende Rolle fur die Belastbarkeit

des Knochenlagers, insbesondere des kortikalen Knochens.

4.1.4. Bisherige Untersuchungen zur Stabilitit des Knochenlagers unter

Einwirkung von Verriegelungsschrauben

Intramedullare Krafttrager, wie Verriegelungs- oder Kompressionsnagel, erzeugen
bekanntlich eine hohe, primare sowie dauerhafte Belastung des Knochenlagers,
wahrend die Krafteinwirkung durch zeitabhdngige Resorptionsvorgange im
Knochenkortex - wie auch bei Plattenosteosynthesen bekannt - verandert werden
kann (ZENKER, H. et al.: 1980, S.363; HOPF, T. et al.: 1989, S.65; WEINANS, H. et
al.: 1993, S.1271). Verantwortlich fur diese Vorgange ist in erster Linie die rigide,
Fixation des Knochens in Verbindung mit dem Osteosynthesematerial.
STROMBERG et al. (1980, S.289) konnten tierexperimentell den Nachweis liefern,
dal} sich die Festigkeit des Implantat-Knochen-Verbundes proportional zur Steifigkeit
des Osteosynthesematerials verhalt. Der Verlust bzw. die zeitabhangige Atrophie der
Knochenkortikalis kann nach der Implantatentfernung zu Komplikationen - wie
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Fraktur - fiihren. Computer-Tomographisch unterstiitzt, konnten BRATEN et al.
(1992, S.310) jedoch beweisen, dall der atrophie-bedingte Verlust der
Kortikalisstarke bei intramedullarer Marknagelung wesentlich geringer ausgepragt
ist im Vergleich zu anderen Osteosyntheseverfahren. Dieser Befund kann zumindest
auf zwei Weisen erklart werden: (1) durch die belastungsstabile Osteosynthese kann
es zu einer schnelleren Mobilisation des Verletzten kommen und somit die
Inaktivitatsatrophie des Stutzgerustes gering halten, (2) die positive Auswirkung des

Nagelungsverfahrens, bzgl. der Stress-Protektion, schont die betroffene Kortikalis.

Die Lastverteilung im proximalen Verriegelungsbereich ist wesentlich abhangig von
Design und Anzahl der Schrauben. Beim Fixieren des Nagels mit zwei Bolzen im
proximalen Rohrenknochen erreicht man die Belastungsverteilung auf je zwei
Lagerstellen in der medialen und lateralen Kortikalis (TEUBNER, E.: 1985, S.1169),
wie auch in der vorliegenden Arbeit verdeutlicht werden konnte.

Als beidseitig eingespannter Trager werde, laut TEUBNER, der Bolzen nun lediglich
mit der halben Last beansprucht. Dadurch werde einer plastischen Biegung bei
hdherer Last vorgebeugt.

Jedoch fuhrt die intraindividuell unterschiedliche Festigkeit des Knochenlagers
(medial versus lateral) laut unseren Ergebnissen in der Praxis zur ungleichmaligen
Lastverteilung und folglich zu Setzeffekten, Biegemomenten und ungleichmafigen,

insbesondere seitendifferenten Deformationen an Knochen und Bolzen.

Die Form der Verriegelungsschrauben ist insoweit entscheidend, als ein Bolzen mit
durchgehendem Gewinde mechanisch einem Bolzen mit Teilgewinde angesichts des
geringen Kerndurchmessers unterlegen ist. Bolzen oder Verriegelungsschrauben
haben je zwei Auflagen in der Knochenkortikalis und im Verriegelungsnagel. Eine
absolut exakte Plazierung eines solchen Bolzens in den vier Anlagen ist kaum
moglich. Beim Eindrehen des Bolzens mit durchgehendem Gewinde kommt es durch

Reibung an dem Nagel zu Verformungen am Bolzen.

Durch das Design der Verriegelungsbolzen in Form einer teilgewindigen Schraube

mit einem Kerndurchmesser von 5 mm, einem Gewindedurchmesser von 3 mm und
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einem Querschnitt von 3,5 mm (Abb. 3) entspricht, soll die Kerbspannung im Nagel-
Knochen-System gering gehalten werden - durch eine hohe Auflageflache im
Knochen bei gleichzeitig sicherer Verankerung. Die runde Querschnittsform und der
relativ grof3e Durchmesser des Bolzens erhdhen die Steifigkeit des Implantates. Das
Gewinde muf fir diesen Zweck vollstandig in die Kortikalis eingedreht sein und darf
nicht in den unmittelbaren Lastbereich der Nagellocher plaziert werden
(MITTELMEIER, W.: 1999, S.82), um ubermafige Kerbspannungen zu vermeiden.

Insbesondere durch Finite-Elemente-(FE)-Berechnungen ist bekannt, dafl3 unter den
Verriegelungsschrauben erhebliche Kerbspannungen entstehen konnen und unter
erheblicher Lasteinwirkung auch letztlich in eine Fraktur des Knochens unter der
Schraube minden kdnnen (MATTHECK, C.: 1984, S.242; BORNER, M. et al.: 1985,
S.235), wie auch in unseren Versuchserien bestatigt wurde. Die Kraft- oder
Spannungslinien, die sich entlang eines Zugstabes (z. B. Marknagel oder
Rohrenknochen) Uber den Querschnitt verteilen, werden an Kerbstellen umgelenkt.
Dadurch wird der KraftfluR verdichtet (KABUS, K.H.: 1990, S.260). MATTHECK
konnte an Verriegelungsnageln beweisen, dald im Bereich der Maximalspannung -
d.h. der Zugspannung am lateralen Knochen - betrachtliche Kerbspannungen um
die Bolzenlocher entstehen. Einseitige Anrisse und besonders Rundrisse reduzieren
die Biegesteifigkeit des Knochen-Implantat-Systems erheblich mit der Folge eines

Nagel- und/ oder Knochenbruchs.

BORNER et al. (1985, S.235) zeigten mittels FE-Analyse, dal dieses Phanomen
nicht nur auf der lateralen Seite mit Uberwiegender Zugspannung zu beobachten ist,
sondern unter axialer Last auf der medialen Seite des Knochen-Implantat-Systems
eine erhebliche Lochpressung auftritt. WEINSTEIN et al. (1981, S.1443) und
GRUNMACH et al. (1985, S.110) berichten von ahnlichen Beobachtungen am

Nagelschlitz, die zur Destabilisierung des Nagels und Knochenlagers fuhrten.

Wesentliche Erkenntnisse zur Spannungsverteilung unter Schrauben brachte neben
diesen Computerberechnungen auch die holographische Dehnungsanalyse (HDA),

insbesondere das elektronische Speckle-Interferometrie-Verfahren (ESPI) an
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implantierten Nageln (Typ Grosse-Kempf und Kompressionsnagel nach H.
Mittelmeier). HESS fand (1997, S.13) im Rahmen seiner Untersuchungen mit der
HDA und der ESPI heraus, dal® es unter den oberen Verriegelungsbolzen des
Kompressionsnagels zu einem deutlichen Abfall der Langsdehnung lateral und
Langsstauchung medial der untersuchten Femora kommt.

Diese Erkenntnisse erklaren die in unseren Versuchen beobachteten lateralen Risse
nach proximal und die teilweise aufgetretenen Frakturen bei gleichzeitiger medialer
RiRbildung.

HESS zeigte zudem, dal® bei einem starr verriegelten Nagel jeweils zwischen den
proximalen und distalen Fixationsbolzen eine Zone verringerter Spannung im Sinne
einer Stress-Protection-Zone im Knochen zustande kommt. Die axialen Krafte
treten in Hohe der oberen Verriegelung in den Nagel ein und werden in Hohe der
unteren aus dem Implantat in den Knochen Ubertragen. Somit Ubernimmt beim
Verriegelungsnagel das Implantat Uber die Bolzen die Belastung der Extremitat
(Sperreffekt). Die HDA der Querschnitte der verriegelten Femora demonstrierte, dall
an den Durchtrittstellen der Bolzen - verglichen mit den anderen
Knochenquerschnitten — eine weitaus homogenere und starkere Querdehnung zu

verzeichnen ist.

Schwierig sind konkrete Messungen zur Analyse der Krafteinwirkung durch
Verriegelungsschrauben im Knochenlager. Anséatze zeigten RITTER und GRUNERT
(1973, S.302) in Form einer umschriebenen biomechanischen Untersuchung. Sie
leiteten eine axiale Kompressionskraft von auf’en Uber einen Querbolzen in
verschiedenen Querschnittshdhen einzelner Femora und Tibiae ein. Dabei zeigten
sich erheblich geringere Bruchlasten im metaphysaren Bereich des langen
Rohrenknochens. Diese waren im Bereich des Trochanter major bis zu 100-fach
geringer (36-50 kp) als im Schaftbereich mit festgelegter Prufgrenze der
Belastbarkeit bis 500 kp (ca. 5000 N). Bei den Versuchen im proximalen Tibiaschaft
zeigten sich groRere Streuungen von 80 bis Uber 500 kp. Die Autoren sahen das
Verhalten des Knochenlagers in direkter Abhangigkeit von der Kortikalisstarke
(RITTER, G. et al.: 1986, S.68; 1987, S.1197; 1991, S.9).
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4.2. Diskussion der Methode

Die Durchsicht einschlagiger Literatur zeigte keine ausreichende Betrachtung der
Abhangigkeit der axialen Druckbelastbarkeit des Knochenlagers unter Verriegelungs-
oder Kompressionsschraube von Knochendichteparametern. Unter diesem Aspekt
gab es ebenfalls kein differenziertes biomechanisches Modell zur Untersuchung der
Kortikalisstarke und deren EinfluR auf die Stabilitdt des Lagers unter axialer

Kompression im Zusammenhang mit der Querverriegelung.

Bei der Aufbewahrung der Tibiae schutzte die Verpackung in vakuumversiegelten
Folien vor Austrocknung, um einer Anderung der mechanischen Eigenschaft
vorzubeugen. Unter der geeigneten Kryokonservierung bei —20°C konnten die
Praparate bis zum endgultigen Versuchsvorgang unbeschadet gelagert werden
(KINAST, C. et al.: 1990, S.200; SCHANDELMAIER, P. et al.: 1994, S.601; LOTY,
B.: 1996).

Die Zerstorung von wichtigen Knochenstrukturen bei der Abtrennung von
Knochensegmenten, deren Vollstandigkeit vor allem bei der histomorphometrischen
Vermessung von Bedeutung war, konnte mit Hilfe der adaquaten Sagemaschine mit
Diamantenbeschichtung vermieden werden. Die konstante Geschwindigkeit des
Gerates unter hydratischer Abkihlung der Knochen-Sageblatt-Flache gewahrleistete
die ebenflachige Knochenabtrennung ohne thermische Schaden (BEYER, W.: 1991,
S.46).

Mit der quantitativen Histomorphometrie kann man nach den entsprechenden
Praparationen unter der Zuhilfenahme der halbautomatischen Mel3methode flachige
Gewebestrukturen vermessen. Hierbei bestehen verschiedene spezifische
Fehlermoglichkeiten. Die Erfahrungen von KATTHAGEN (1986, S.164) zeigten, dal}
beim automatischen Verfahren die korrekte Auswahl eines Referenzausschnittes je
nach Versuchsanordnung Probleme offenbaren kann. AufRerdem kdénnen
Abweichungen der Grauwertstufe infolge der histologischen Bearbeitung die

Wahrscheinlichkeit der Erfassung von anderen Gewebsstrukturen (Artefakte)
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erhohen. Die Flachenmessung nach halbautomatischem Vorgehen kann durch den
Untersucher bei der manuellen Kennzeichnung des zu messenden Areals per
Digitalisierbrett teilweise verfalscht werden. Wie MITTELMEIER (1992, S.93)
demonstrierte, kommt es bei der manuellen Umrandung einer unregelmalligen
Flachenbegrenzung (Knochenzone) zu einer Variationsbreite von 7% des
Mittelwertes (x 2%). Wir minimierten durch die Verwendung des Mittelwertes aus

zwei Messungen des gleichen Segmentes die Fehlerwahrscheinlichkeit.

Die mit einer herkdbmmlichen Schieblehre bestimmten Kortikalisstarke zur
Berechnung von Kortikalisindizes, die auf einer im ap-Strahlengang angefertigten
Roéntgenaufnahme gemessen wurden, kann eine Fehlerquelle darstellen. ADAMS
und seine Mitarbeiter (1969, S.192) sowie MACLENNAN und CAIRD (1973, S.32)
ermittelten Standardabweichungen von 0,45 - 0,5 mm fur intraindividuelle, respektive
0,5 - 0,6 mm fur interindividuelle MeRfehler. Die von den 0.g. Autoren beschriebenen
.intraobserver® und ,interobserver errors® sind stark von der Exaktheit des
MeRinstrumentes abhangig. Die in unserer Studie verwendete Schieblehre verfugt

uber eine Melprazision bis zur dritten Kommastelle.

Bei der Messung zeigt die Methode der quantitativen Computer-Tomographie (qCT)
im Vergleich zu den anderen Dichtemessungsverfahren, wie DPA (Dual Energy
Photon Absorptiometry) und DXA (Dual Energy X-ray Absorptiometry), geringere
Fehleranfalligkeit und besseres Ausnutzen des Zeitfaktors (ca. 10 min. pro Messung)
(LAMPMANN, L.E.H. et al.: 1984, S.36). Die Technik der Photon-Absorptiometrie ist
in der Literatur mit einer geringen Reproduzierbarkeit (2-6,5%) sowie niedriger
Genauigkeit gekennzeichnet. Sie ist aullerdem mit dem Nachteil behaftet, zwischen
der gemessenen Spongiosa- und Kortikalisdichte nicht differenzieren zu kdnnen
(WEST, R.R. und REED, G.W.: 1970, S.886; SHIMMINS, J. et al.: 1972, S.47;
RUSTGI, S.N. et al.: 1980, S.275; DUNN, W.L. et al.: 1980, S.485; LAMPMANN,
L.E.H. et al.: 1984, S.36). Die Tatsache, dal® die durch die qCT gemessenen in vivo
Dichtewerte mit der tatsachlichen in vitro ermittelten Dichten korrelieren, ist bereits
von zahlreichen Autoren erwiesen worden (CIARELLI, M.J. et al.: 1991, S.674;
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ESSES, S.I. et al.: 1989, S.715; HVID, . et al.: 1989, S.837; LOTZ, J.F. et al.: 1990,
S.317).

Fir die CT-Dichtemessung der Knochensegmente bedarf das MeRprogramm
erkennbarer Abgrenzung zwischen der Spongiosa und der Compacta. Im Bereich der
Diaphyse ist fur den Rechner ein ablesbarer Dichtesprung von Kortikalis auf
Spongiosa erkennbar. Die Schwierigkeit besteht im metaphysaren Ubergang. Die
relativ geringe Kortikalisdicke verursachte meist eine unkorrekte Abmessung der zu
bestimmenden Kortikalis-Bereiche. Dies muldte bei jedem MeRvorgang in der
proximalen Tibia kontrolliert und durch die Intervention des Untersuchers die
MefRlinien und -kreise manuell nachgezeichnet und somit korrigiert werden.
Nichtsdestotrotz ist die qCT-Methode unter der Berucksichtigung der erlduterten

Vorteile und der hohen Reproduzierbarkeit der Ergebnisse zu bevorzugen.

Die Plazierung von Querbolzen erforderte eine genaue Fuhrung, damit die
Bohrlécher des intramedullar eingefihrten Implantats erreicht wurden. Im klinischen
Alltag benutzt der Operateur zur exakten Positionierung von Verriegelungsbolzen im
proximalen Knochenanteil eine mit dem Marknagel kombinierte Bohrschablone. Die
von uns eigens dafur hergestellte Schablone erleichterte die exakte horizontale
Plazierung des Querverrieglers, um eine Verkippung des Bolzens und
Werteverfalschung minimieren zu kdnnen.

Aufgrund des biomechanischen Versuchsaufbaus mufldten die Schnittebenen in den
verriegelten Bereichen zerstort werden. Daher wurde eine Ebene im
Ubergangsbereich der Metaphyse zur Diaphyse gewahlt, die einen Vergleich mit den
densitometrischen und  biomechanischen  Untersuchungen zulie. Diese
Schnittebene blieb vollstandig von der biomechanischen Zerstérung verschont. In der
Hohe 25 mm unterhalb der Unterkante von Tuberositas tibiae konnte in 22 von 24
Praparaten ein passender Knochenschnitt isoliert werden, wobei der spongidse
Anteil in der metaphysaren Tibia makroskopisch eine regelmalige
Oberflachenstruktur aufwies. Zwar beschrieb die ausgesuchte Ebene nicht die
Segmentflache der biomechanisch und computer-tomographisch untersuchten

Areale, aber durch die vorgegebene Auswahl des histomorphometrischen
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Versuchsaufbaus waren alle Knochen in der gleichen Hohe getestet und konnten

somit einen aussagekraftigen Vergleich liefern.

Die parallele Ausrichtung der Verriegelungsbolzen zueinander wurde im Hinblick auf
die zu untersuchende mogliche Kompression des Knochens bei einer

Kompressionsmarknagelung vorgenommen.

Die biomechanische Untersuchung erfolgte an der proximalen Tibia, da bekanntlich
dort eine Schwachstelle der osteosynthetischen Fixation besteht, u.a. bedingt durch
die zur Implantation tbliche Krimmung der Nagel, aber offensichtlich auch durch die

unterschiedliche Belastbarkeit des Knochenlagers.

4.3. Diskussion der Ergebnisse

Die Abstutzung der Verriegelungsschrauben hangt entscheidend von der Qualitat
des Knochenlagers ab, wie auch in der vorliegenden Studie dargestellt wurde. Die
Kortikaliswand als die hauptlasttragende Komponente des Knochenlagers zeigt
geringen Substanzverlust durch Resorptionsvorgange unter den Bolzen. Trotzdem
kann es jedoch durch erhebliche Spannungen, die sich jeweils direkt unterhalb der
Schrauben bzw. in der Ebene der Querdehnung konzentrieren, zu plastischen

Verformungen kommen.

FUr die Festigkeitsprifung des Knochens wurden verschiedene methodische
Ansatze vorgeschlagen (s. Kapitel 4.1.3), die sich hauptsachlich auf Veranderungen
des Knochengewebes, auf dessen Mikrostrukturen und Uberwiegend auf die
Substantia spongiosa des Knochenlagers konzentrieren, deren Querschnitt zu 70%
aus porosen Strukturen besteht. Unsere Arbeit zielte jedoch auf die Kklinische
Anwendung der Marknagelung als ein besonderes Osteosyntheseverfahren ab.
Neben Torsionsmomenten werden dabei vor allem hohe axiale Krafte im oberen
Knochen direkt auf die proximalen Bolzen geleitet, die ihrerseits primar das

abstutzende Knochenlager komprimieren und anschlieBend die Last Uber das
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intramedullar gelegene Implantat auf die Frakturzone bzw. pseudoarthrotisch

veranderten Knochen uberleiten.

Der Knochenschaft von Femur und Tibia zeigt bei axialer Druckbelastung die
typischen Eigenschaften eines elastischen Materials. Dieses Phanomen konnte bei
unserer Versuchsanordnung anhand von Veranderungen im Steigungsverhalten des
Kraft-Weg-Diagramms nachvollzogen werden.

Auffallend war der starke Anstieg in der Initialphase des Diagramms, der
hauptsachlich bei der mehr distalen Einfachverriegelung (80 mm distal des
Tibiaplateaus, Serie 2) und der Doppelverriegelung (Serie 3) auftrat. In den beiden
Serien zeigten 69% der Praparate insgesamt uberdurchschnittliche (>2500 N/mm)
Festigkeitswerte. 44% der Praparate wiesen eine erhebliche Knochenlagerfestigkeit
auf, die deutlich im oberen Bereich der Standardabweichung lag. Die elastische
Weganderung der stabilen Tibiae bewegte sich verhaltnismalig im geringfligigen
Rahmen von 1,33 mm.

Zwar registrierten wir auch bei der Serie der proximalen Einfachverriegelung (55 mm
distal des Tibiaplateaus, Serie 1) in 1/3 der Falle eine Uuberdurchschnittliche
Steifigkeit in der Anfangsphase, jedoch bei genauerer Betrachtung der Diagramme
war ein intermittierender, mafdiger Abfall der Kraftkurve feststellbar, bevor die Kraft
bis zur Elastizitatsgrenze erreicht werden konnte. Dieses fuhrten wir auf
verschiedene Faktoren zurtck:

Obwohl bei der Versuchsanordnung mit der Anwendung eines eigens hergestellten
Zielgerates eine entsprechende Vorkehrung getroffen wurde, war es offenbar bei der
Bohrung zu einer geringen Abweichung aus der Ideallinie gekommen. Im Falle einer
starkeren Abweichung des angebrachten Bolzens von der horizontalen Ideallinie kam
es zum geringen Einsenken des Bolzens in der gegenseitigen Kortikalis, bis eine

gleichmalige, stabilere Abstutzung im Knochenlager erreicht war.

Wie die Nachprifung der Verriegelungsschrauben nach den biomechanischen Tests
zeigte, kam es in mindestens 6 Fallen zur sichtbaren Deformationen der Bolzen. Das
Knochlager erwies sich bei den gepruften Praparaten als Uberdurchschnittlich stark

bei zugleich hohen Knochenindizes.
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Die Untersuchungsergebnisse von TRENNHEUSER (1987, S.96) mit dem
Prototypen des Kompressionsverriegelungsnagels am Tibia-Modell zeigten maximale
interfragmentare Kompressionskrafte von durchschnittlich 1500 N. Wir ermittelten im
Rahmen der Festigkeitsprifung des Knochenlagers bei der distalen
Einfachverriegelung (Serie 2) und Doppelverriegelung (Serie 3) einen mittleren Wert
der Kraft bis zur Elastizitatsgrenze von 1520 £ 100 N. Somit hielten die Praparate mit
hoher Festigkeit des Knochenlagers einer optimalen Kompressionskraft stand;
zugleich konnte hier im Vergleich zu den Ergebnissen TRENNHEUSERs gezeigt
werden, dall die proximale Bolzenverankerung den entscheidenden limitierenden

Faktor der Kompressionsnagelung an der Tibia darstellt.

Unter der Vorspannung des Nagel-Knochen-Verbundes verformte sich das
Knochenlager, auf dem sich die Bolzen abstitzten, zunehmend. Die Verformung
nahm unterschiedliche Dimensionen an, von extremer Ausweitung um die Bohrlocher
bis hin zu Bruch des Praparates (Abb. 10-14.2). Die starksten
Knochendeformationen fanden bei den Praparaten der Serie 1 statt, d.h. bei
Verwendung eines Verriegelungsbolzens 55 mm distal des Tibiaplateaus. In dieser
Ebene der Knochenpraparate bestand zugleich ein deutlich niedriger
Kortikalisindex, als in der mehr diaphysar gelegenen.

Fur die klinische Anwendung bedeutet dies, dal® eine Plazierung von nur einem
Bolzen an der Tibia in dieser proximalen Position ungunstig ist. Ein Index von
weniger als 0,14 war deutlicher Garant fur enorme, maximale Langenanderung oder
deutliche Knochenlagerverformung bei vergleichsweise geringerer axialer Belastung.
In anderen Fallen sahen wir Deformationen im Bereich der Bohrungen bei
Maximalwerten um 2000 N. Die einzelnen Bruche der doppelverriegelten Tibiae

traten eher bei axialen Kraften von deutlich mehr als 3000 N auf.
Im Gegensatz zu den Ubrigen Parametern konnte zwischen dem Stabilitatsverhalten

der Knochen aus der Serie 2 und 3 und deren Kortikalisindex ein signifikanter

Zusammenhang gefunden werden. Somit stellt die Verwendung des
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vorgeschlagenen Kortikalisindex einen verwertbaren Parameter zur Abschatzung der
Knochenfestigkeit dar, im Zusammenhang mit Verriegelungsbolzen an der Tibia.

Die Mittelwerte der Indizes in beiden Serien lieBen sich im oberen Bereich der
gemessenen Werte einstufen. Im Falle der weiter distal einfachverriegelten
Praparate betrug dieser ca. 0,20 mm und bei doppelverriegelten Tibiae ca. 0,16 mm.
Aus diesen Beobachtungen heraus stellten wir fest, daf} die axiale Belastbarkeit des
Knochenlagers entscheidend vom Compacta-Durchmesser abhangig ist. Dieser ist
im Falle des Schienbeins in Hohe von 80 mm unterhalb der Tuberositas wesentlich

hdher als die untersuchte proximalere Ebene.

Von RITTER und seinen Mitarbeitern (1973, S.302) wurde kein Vergleich mit der
Knochendensitometrie oder Histomorphometrie vorgenommen; auch die direkte
Abhangigkeit der Stabilitat von der Kortikalisstarke wurde nicht weiter untersucht. Die
Beobachtungen der o0.g. Autoren bezuglich der Korrelation zwischen der
Knochenfestigkeit und dem Alter des Individuums konnte hier jedoch nicht
nachvollzogen werden. Die Aussage Uber die Stabilitat des Knochenlagers in unserer
Versuchsreihe unter der Berlcksichtigung des Alters oder Geschlechtes stellte sich

als sehr unzuverlassig heraus.

Der von RITTER beobachtete Einflud der komprimierten Spongiosa auf die
Stabilitatseigenschaft des Knochenlagers bei axialer Belastung und unter
Verriegelungsbolzen konnte im Rahmen unserer Versuche ebenso nicht bestatigt
werden. Im Gegensatz stellten wir fest, dald das spongidose Material eine relativ
unbedeutsame Rolle in diesem Zusammenhang spielt. Entsprechend steht der
Vorschlag von TEUBNER (1985, S.1177) bezuglich der Implantation von schragen
Verriegelungsbolzen im Schenkelhals von distal-kaudal nach medial-kranial (mit dem
Ziel einer vermehrt spongidosen Verankerung) unseren Ergebnissen gegenuber.
Unter der von uns beschriebenen Versuchsanordnung trat die plastische
Verformung des Knochen-Verriegelungsbolzen-Systems bei einer axialen Kraft von
mehr als 1500 N auf. Bei RITTER wurde dieses Phanomen erst bei einer Belastung
uber 5000 N beobachtet und zwar in der Schaftmitte mit deutlich starkerer

Knochenkortikalis.
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Auch wenn die Stabilitat eines Knochens mit der Knochendichte korrelieren sollte —
wie von FAIRBANK et al. (1995, S.483) bereits experimentell geschildert — darf man
den Faktor Kortikalisdurchmesser nicht auler acht lassen. In den meisten der
Arbeiten wurde diesbezuglich keine vergleichende Untersuchung unternommen.
SNYDER und SCHNEIDER (1991, S.422) konnten anhand ihrer Experimente mit
Tibia-Segmenten hohere Stabilitatsmerkmale mit steigender Kortikalisdichte

feststellen.

Eine tiefere Positionierung des einzelnen Verriegelungsbolzens als in der
vorgeschlagenen Position 80 mm distal des Tibiaplateaus in Richtung Diaphyse
erbringt, wie schon von RITTER (1974, S.10) demonstriert, keine erhebliche
Verbesserung des Kompressionsverhaltens. Wie ebenfalls von MITTELMEIER W.
(1994, S.236) zwecks intramedullarer Kompressionsosteosynthese vorgeschlagen,
nutzt die Doppelverriegelung eine breitflachige Kraftleitung im Knochenlager, wobei
eine geringe Flachenpressung unter den Verriegelungsbolzen entsteht. Die
eingeleitete Last verteilt sich unter den abstltzenden Bolzen. Somit ist die axiale
Belastung fur die betroffenen Abschnitte des Knochenlagers deutlich geringer als bei

der Einfachverriegelung.

Die Abschatzung der Knochenlagerstabilitat, v.a. im Hinblick auf eine Eignung
des Knochens zur Kompressionsnagelung, ist zum Teil anhand der hier
beschriebenen Rontgenindizes moglich.

Jedoch ist mit dieser Methode eine absolut signifikante Voraussage Uber die
Knochenlagersteifigkeit nicht erreichbar. Wir konnten demonstrieren, dal3 diese
Eigenschaft weder  anhand von CT-Knochendichtemessungen, noch
histomorphometrischen Werten, noch Alter oder anderen mathematischen Daten
zuverlassig zu verifizieren ist. AuRerdem sind die invasiven Methoden, wie hier

beschrieben, im klinischen Alltag nicht praktikabel oder sinnvoll.

Im proximalen Bereich des Marknagels sollte beim Kompressionsmechanismus an

der Tibia besser mit zwei Querbolzen verriegelt werden. Wenn trotzdem ein Bolzen
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benutzt werden sollte, dann wird eine eher distale Positionierung am proximalen
Fragment entscheidend sein. Die initiale Kompression kann im Beispiel des
Schienbeines 1500 N betragen, ohne eine biomechanisch relevante plastische
Deformation zu induzieren. Die hierbei erreichte Kompressionsstrecke bleibt minimal

unter 1 mm.

Aussagen zur Langzeitstabilitat des Knochenlagers unter der Einwirkung von
Verriegelungsbolzen konnen anhand dieser Untersuchungen nicht getroffen werden.
Zielparameter der Arbeit war die Primarstabilitat zwecks Vermeidung einer initialen,
irreversiblen Schadigung des Knochenlagers, welche Uber Verlust des
Verriegelungs- bzw. Kompressionseffektes zu einer Instabilitat des Systems fuhren
wirde. Durch Resorptionsvorgange sind aber mechanisch relevante
Veranderungen des Knochenlagers in Abhangigkeit von Zeit- und Druckschadigung
(BLUMLEIN et al., 1977, $S.603) =zu erwarten, wobei letztere Uber
Perfusionsminderung zum Knochenabbau fuhrt.

Da, wie in der vorliegenden Arbeit aufgezeigt wurde, die Kompressionsstrecke (1 mm
bei 1500 N Kompressionskraft) relativ gering ist, gewinnt die Federenergiereserve
als zentrale Komponente der Kompressionsnagelung (MITTELMEIER, W.: 1999,
S.68) eine entscheidende Bedeutung fiir die zu erwartende Dauerstabilitat. Uber die
design-immanente Federenergiereserve des Nagels (Material, Querschnitt,
Wandstarke; Krimmung) kénnen Druckspitzen unter den Bolzen weiter vermindert
und der durch Knochenresorption entstandener Kompressionsverlust unter den

Bolzen kompensiert werden.
Wie hier dargestellt, kann aber bereits die Anwendung von 2 Bolzen zur

Krafteinteilung wesentlich zur Reduktion der Flachenpressung an den Bolzen

beitragen.
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5. Zusammenfassung

Bei der Verwendung von intramedullaren Krafttragern langer Rohrenknochen
bestehen je nach anatomischer Lokalisation unterschiedliche Voraussetzungen
hinsichtlich der Knochenstrukturen und der Stabilitdt des Knochenlagers. Dabei ist
insbesondere ein Kompressionseffekt lediglich bei ausreichender Abstltzung der
kraftiUbertragenden proximalen Verriegelungsschraube im Knochenlager erzielbar. In
dieser Studie wird die Primarstabilitat des Knochenlagers unter axialer Kompression
bei Anwendung von einem oder zwei Verriegelungsbolzen im biomechanischen
Modell der Tibia untersucht. Diese Untersuchung vergleicht die biomechanischen
Ergebnisse mit verschiedenen Parametern (Kortikalisindex, Knochendensometrie
und -histomorphometrie), die einen Einflul} bei der Knochenstabilitat haben konnen.

An 24 kryokonservierten humaner Tibiae wurden in zwei Ebenen zunachst
Kortikalisindizes (in Anlehnung von SPOTORNO und ROMAGNOLI), CT-
Knochendichte gemessen. Zusatzlich wurde eine Referenzebene
histomorphometrisch untersucht. Die Praparate wurden anschlieRend in drei Serien
einfach bzw. doppelt verriegelt (55 mm und 80 mm unterhalb des Oberrandes der
Tuberositas tibiae) unter axialer Belastung von 5000 N und unter Zuhilfenahme von
einem speziell hergestellten Prifstempel und der Zwick-Universal-Prifmaschine

untersucht.

Die Stabilitat des Knochenlagers unter den Bolzen streut erheblich. Mit Hilfe von
Malken des jeweiligen Praparates, Alter oder Geschlecht, Rontgenparametern, CT-
Knochendichte und histomorphometrischen Daten laRt sich die Festigkeit des
Knochenlagers nicht signifikant voraussagen. Die Ergebnisse belegen, dal® die
Positionierung der Verriegelungsbolzen einen erheblichen Einflul auf die maximale

Kraftaufnahme sowie das Deformationsverhalten des Knochenlagers hat.

Die Verriegelungsbolzen sollten beim proximalen Kompressionsmechanismus mit nur
einem Bolzen und eher in der distal untersuchten Ebene plaziert werden. Zwei
Verriegelungsbolzen verteilen die eingeleitete Last glinstiger auf das Knochenlager,

indem die maximalen Lastspitzen unter den Bolzen reduziert werden. Die
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Initialkompression kann im Beispiel des Schienbeines 1500 N betragen, ohne eine
biomechanisch relevante plastische Deformation zu induzieren. Die hierbei erreichte

Kompressionsstrecke bleibt minimal unter 1 mm.
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7. Anhang

Préparat- Gesamtlinge [Durchmesser |Geschlecht Alter
Nummer L ges. d (ap) w=0
[mm] [mm] m=1 [Jahr]
2 390 41 0 53
3 345 42 1 56
4 380 50 0 78
5 385 45 1 72
6 314 41 1 50
7 330 37 1 81
8 380 38 0 76
9 325 41 0 72
10 350 35 0 57
11 314 37 0 74
12 360 34 0 49
13 365 47 1 52
14 340 38 0 81
15 370 50 1 77
16 400 47 1 71
17 400 49 1 68
18 380 50 0 66
19 330 38 0 77
20 405 45 1 76
21 370 40 0 81
22 350 44 1 61
23 325 38 0 85
24 385 44 1 40
25 330 40 0 88
MittWert 375,3 44 0,5 71,38
St.-Abweichung 28,74 491 13,8 13,07

Tab. 5: Klinische Werte
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Priaparat- AB CD |[AD (AB+CD) |EF GH |EH (EF+GH) [Relation |(AB+CD+EF+GH)

Nr. [mm]| [mm]| [mm] / AD [mm]| [mm]| [mm] / EH Index / (AD+EH)
Index 55 Index 80 | 80/ 55 Index 55u.80

2 2 2 41,5 0,10 2 2,7 33,4 0,14 1,45 0,12

3 3 3,2 42,3 0,15 4,5 3,1 35,7 0,21 1,43 0,18

4 2,3 2,8 34,1 0,15 2,7 2,6 28 0,19 1,27 0,17

5 2,5 2,5 44 0,11 3,1 3,7 36 0,19 1,67 0,15

6 2 2,4 44 0,10 2,6 2,7 36,9 0,14 1,40 0,12

7 33 2 26,3 0,20 33 1,9 21 0,25 1,24 0,22

8 2 33 31,5 0,17 2,8 2,9 26 0,22 1,31 0,19

9 2 3 30 0,17 2,5 3 27 0,2 1,20 0,18

10 2,6 2,6 38,1 0,14 3,4 3,4 32 0,21 1,54 0,17

11 3 1,7 32 0,15 2 3 26,3 0,19 1,29 0,17

12 2,2 2,2 35 0,13 3 3 28 0,21 1,67 0,17

13 2 2,4 40,7 0,11 3,2 4 35 0,21 1,94 0,15

14 2 1,5 36 0,10 2 2 29 0,14 1,44 0,12

15 2,5 1,5 43 0,09 3 3 36 0,17 1,83 0,13

16 3 2,5 41,5 0,13 3 2,5 32,5 0,17 1,28 0,15

17 2,5 2,2 39 0,12 3 3 31,5 0,19 1,58 0,15

18 2,5 2 45 0,10 3 2,5 36 0,15 1,50 0,12

19 2 1 32 0,09 2,5 2,5 25 0,2 2,13 0,14

20 2,3 2,8 36,5 0,14 2,5 2,3 31 0,15 1,07 0,15

21 2,8 2,8 30 0,19 3 3 24 0,25 1,34 0,21

22 3 3,3 38 0,17 3,5 3 30,5 0,21 1,27 0,19

23 3 2,6 33 0,17 3 3 28 0,21 1,24 0,19

24 2,3 3,6 46 0,13 3 3,8 38 0,18 1,40 0,15

25 1,9 2,1 30,5 0,13 1,4 1 24,7 0,1 0,76 0,12

MittWert 2,55 2,52| 38,92 0,14 2,96] 2,97| 31,98 0,19 1,50 0,16

St.-Abweichung | 0,43 0,64 5,64 0,03] 0,62] 0,64 4,75 0,04 0,29 0,03

Tab. 6: Radiologisch ermittelte Daten
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Priaparat- Dichte Dichte Dichte Relation Relation Relation
Nummer 25 mm 55 mm 80 mm 25/ 80 mm 25/ 55 mm 55/ 80 mm
[mg/ml] | [mg/ml] | [mg/ml] | [%] [%] [%]
2 231,8 783 948,5 24,44 29,60 82,55
3 467,8 67,3 1137,8 41,11 695,10 5,91
4 129,8 716,6 983,1 13,20 18,11 72,89
5 362,2 935,5 1145,2 31,63 38,72 81,69
6 422 836,3 7724 54,63 50,46 108,27
7 2159 5334 588.,6 36,68 40,48 90,62
8 126,3 746,3 927 13,62 16,92 80,51
9 187,1 638,3 752,1 24,88 29,31 84,87
10 191,8 611,5 7272 26,38 31,37 84,09
11 272,2 731,7 813,2 33,47 37,20 89,98
12 352,3 947,7 1018,7 34,58 37,17 93,03
13 4214 1024 1145,5 36,79 41,15 89,39
14 187,6 678,7 914,6 20,51 27,64 74,21
15 200,9 777,7 1016,3 19,77 25,83 76,52
16 283,1 766,9 435,8 64,96 36,91 175,98
17 371,6 850,2 1042,1 35,66 43,71 81,59
18 190,9 549.9 818,5 23,32 34,72 67,18
19 175,1 542.,6 771,8 22,51 32,27 69,76
20 221,3 602,5 779,9 28,38 36,73 77,25
21 204,3 735,8 919,8 22,21 27,77 80,00
22 304.,6 870,1 1038,7 29,33 35,01 83,77
23 357,1 991,9 837,7 42,63 36,00 118,41
24 185,3 660,7 903,3 20,51 28,05 73,14
25 158,6 356,2 469,9 33,75 44,53 75,80
MittWert 274,3 745,43 919,12 31,94 63,1 91,01
St.-Abweich. 99,50 210,06 192 12,06 135 27,63

Tab. 7: CT-Densometrie
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Priaparat- Knochenfliche Knochenflache Gesamtfliche Gesamtfliche
Nummer Schnittebene 1 Schnittebene 2 Schnittebene 1 Schnittebene 2
[mm] [mm] [mm] [mm]

2 340,54 371,55 2410,75 2456,55

3 604,79 636,78 2250,88 2120,25

4 570,03 543,79 2069,21 2008,51

5 502,88 464,13 1676,76 1604,09

6 570,85 536,88 2265,65 2059,77

7 436,76 401,84 2397,15 2424,54

8 298,56 308,55 2330,51 2415,67

9 405,45 360,8 2628,84 2560,72

10 411,34 370,48 2830,31 2734,36

11 599,56 573,09 2368,37 2301,44

12 702,33 814,76 2433,57 2388,43

13 576,04 554,72 2280,88 2270,37

14 424,65 455,03 1847,82 1797,52

15 605,26 588,98 2000,04 1906,11

16 599,93 603,7 2771,75 2703,43

17 386,81 412,6 2277,4 2208,19

18 412,08 372,62 2850,4 2724,46

19 392,36 345,58 2353,1 2160,52

20 681,45 685,35 2813,77 2821,46

21 608,32 590,73 1992,43 1911,27

22 834,65 769,39 2838,32 2743,01

23 536,41 485,86 1749,84 1634,37

24 615,31 594,29 2705,8 2549,35

25 194,98 216,46 1524,5 1516,27

MittWert 533,93 521,75 2389,37 2317,70

St.-Abweichung] 144,99 147,81 385,13 386,58

Tab. 8.1: Histomorphometrie
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Priaparat- Knochenfliche Gesamtfliche |Knochenflache Knochenfliche Knochenfliche
Nummer Mittelwert Mittelwert / Gesamtfldache 1 / Gesamtflache 2 / Gesamtflache
[mm] [mm] [%] [%] Mittelwert [%]

2 356,05 2433,65 14,13 15,12 14,63

3 620,79 2185,57 26,87 30,03 28,40

4 556,91 2038,86 27,55 27,07 27,31

5 483,51 1640,43 29,99 28,93 29,47

6 553,87 2162,71 25,20 26,07 25,61

7 419,30 2410,85 18,22 16,57 17,39

8 303,56 2373,09 12,81 12,77 12,79

9 383,13 2594,78 15,42 14,09 14,77

10 390,91 2782,34 14,53 13,55 14,05

11 586,33 233491 25,32 24,90 25,11

12 758,55 2411,00 28,86 34,11 31,46

13 565,38 2275,63 25,26 24,43 24,85

14 439,84 1822,67 22,98 25,31 24,13

15 597,12 1953,08 30,26 30,90 30,57

16 601,82 2737,59 21,64 22,33 21,98

17 399,71 2242,80 16,98 18,68 17,82

18 392,35 278743 14,46 13,68 14,08

19 368,97 2256,81 16,67 16,00 16,35

20 683,40 2817,62 24,22 24,29 24,25

21 599,53 1951,85 30,53 30,91 30,72

22 802,02 2790,67 29,41 28,05 28,74

23 511,14 1692,11 30,65 29,73 30,21

24 604,80 2627,58 22,74 23,31 23,02

25 205,72 1520,39 12,79 14,28 13,53

MittWert 527,84 2353,53 23,65 23,92 23,78

St.-Abweich. 146,40 384,26 6,34 6,75 6,50

Tab. 8.2: Histomorphometrie
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Prédparat- Ein.—Verrg. Fmax Fmax ? Lmax Lmax ? Fopt Lopt
Nummer 55mm=1, 80mm=2 >Fmax=1 >Lmax=1
Doppel.—Verrg.=3 [N] <Fmax=0 [mm] <Lmax=0 [N] [mm]
2 1 2844 0 5,17 1 2692 4,77
3 1 3670 0 3,55 0 2140 1,16
4 3 3500 0 1,5 0 3103 0,86
5 2 3713 0 5,07 1 2551 1,08
6 2 1224 0 0,42 0 1188 0,26
7 2 352 0 0,22 0 317 0,11
8 2 3306 0 3,75 0 2997 3,55
9 3 4685 0 4,74 0 3856 4,14
10 3 2709 0 5,17 1 711 0,26
11 1 1813 0 4,3 0 1586 4,1
12 1 1741 0 1,41 0 1298 1,01
13 1 663 0 0,65 0 313 0,29
14 1 1315 0 0,82 0 1131 0,62
15 2 2814 0 5,1 1 670 0,35
16 2 3066 0 5,12 1 888 0,55
17 3 2027 0 0,48 0 1534 0,31
18 3 994 0 0,62 0 626 0,28
19 1 769 0 0,42 0 742 0,26
20 3 1386 0 0,99 0 1386 0,99
21 2 2711 0 5,1 1 613 0,5
22 1 2891 0 1,53 0 2521 1,33
23 3 2164 0 3,1 0 2164 3,1
24 2 2432 0 5,07 1 994 0,33
25 3 2001 0 5,15 1 693 0,58
MittWert 2282,92 2,89 1529,75 1,28
St.-Abweich. 1104,85 2,04 990,86 1,45
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Priaparat- Steifigkeit 1  |Steifigkeit 2 Steifigkeit 3 |Schrauben-Defor. Knoch.-Defor.
Nummer (Vorphase) (Zw .-phase) |(Endphase) |[(keine=0, Def=1, (keine=0, Def.=1,
[N/ mm] [N/ mm] [N/ mm] Bruch=2) Bruch=2)
2 2559 1319 494 1 0
3 3763 2043 1 2
4 3953 2907 0 2
5 4300 1559 220 1 0
6 4337 3891 0 2
7 4066 1585 0 0
8 3581 368 1793 0 0
9 1561 282 1788 0 2
10 2534 305 0 1
11 1775 190 1670 0 2
12 1207 1135 0 0
13 1328 973 0 0
14 3007 1949 0 2
15 2355 470 1 0
16 1820 476 0 0
17 4254 0 0
18 2565 1081 0 0
19 1991 1068 0 2
20 897 2300 0 0
21 1022 422 0 1
22 1531 2420 1 0
23 3421 556 0 1
24 2716 414 1 0
25 1161 301 0 1
MittWert 2571 743,6 1260,88
St.-Abweichung 1156,07 643,54 970,81

Tab. 9.2: Biomechanische Daten
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