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1 Vorwort

»Die mechanische Wissenschaft ist Uiberaus edel und vor allen anderen Wissen-
schaften &ulRerst niitzlich, weil durch sie alelebenden Korper, welche Bewegung
besitzen, ihre Tétigkeiten austiben.”

Leonardo da Vinci, 1505

Mit diesem Zitat ausdem ,, Codex Uber den Vogelflug* (Leonardo daVinci, 1505)
beweist das Universalgenie Leonardo da Vinci, bereits sehr frih die Bedeutung
des Faches Mechanik und inshesondere die Bedeutung des damals noch unbe-
kannten Teilbereiches, namlich der Biomechanik, erkannt zu haben. Zwar ent-
stand die Biomechanik als Fach erst im 20. Jahrhundert, als der rasante
technische und medizinische Fortschritt es erméglichte, Fragen nach der Physik
von Bewegungsvorgangen bei L ebewesen zu beantworten, doch der Meister war
hier in seinem Weitblick der Zeit voraus.

Die vorliegende Arbeit versucht Fragestellungen aus dem Bereich der Unfall-
chirurgie mittels biomechanischer Untersuchungen beantworten zu helfen. Es
handelt sich hierbei um Fragen, welche die Behandlung von Hiftfrakturen beim
Menschen betreffen. Hiftfrakturen - in der vorliegenden Arbeit wird speziell auf
pertrochantére Femurfrakturen fokussiert - nehmen in ihrer Haufigkeit bestandig
zu. Daes sich um eine typische Fraktur besonders dlterer Menschen handelt, fal It
es angesichts der aktuellen demographischen Entwicklung nicht schwer, die
Tragweite dieses Problems zu erkennen. Das Erleiden einer derartigen Huftfrak-
tur stellt hdufig einen Einschnitt mit gravierenden Folgen in das Leben eines al-
teren Menschen dar. Angesichts der wachsenden Fallzahlen nimmt diesin vielen
Belangen gesamtgesellschaftlich relevante Dimensionen an. Erwéhnt seien hier
nur die enormen Kosten der Be- und Nachbehandlung, sowie die mdglichen so-
ziadlen Verénderungen, wie beispielsweise die Unterbringung in einem Pflege-
heim, die nicht selten nach derartigen Verletzungen erforderlich werden.
Umsomehr erscheint es winschenswert, die Qualitdt der Behandlung dieser
Frakturen standig voranzutreiben. Die vorliegende Dissertation setzt es sich zum
Ziel, derzeit handelstibliche, zur operativen Stabilisierung von pertrochantéren
Femurfrakturen verwendete Implantate experimentell miteinander zu verglei-
chen. Neben zahlreichen anderen wissenschaftlichen Ansétzen anderer For-
schungsgruppen geschieht dies hier erstmals mittels einer biomechanischen in-
vitro Untersuchung an humanen Oberschenkelknochen von Leichen unter Zuhil-



fenahme des spannungsoptischen Oberflachenschichtverfahrens, auch Pho-
toStress®-Methode genannt. Diese Technik erlaubt es, den Kraftfluss an der
Oberflache von Testobjekten sichtbar zu machen. Somit ist es mdglich, Informa-
tionen Uber die Stressverteilung und moglicherweise geféhrliche Stresskonzen-
trationen am Oberschenkelknochen zu gewinnen.

Zidl ist es, neben der Entwicklung eines geeigneten Versuchsmodells, Aussagen
Uber Starken und Schwéchen der einzelnen Osteosyntheseverfahren zu treffen,
somit auf mogliche Problemzonen der Implantate hinzuweisen und schliefdlich
Optimierungsmaglichkeiten aufzuzeigen. Ferner wird ein aktueller Uberblick
Uber experimentelle wie auch Uber klinische Studien gegeben, die sich mit der
Problematik von Huftfrakturen und deren operativer Behandlung auseinander-
Setzten.



2 EinfUhrung

2.1 Anatomie und Blutversorgung des proximalen
Femur

Huftfrakturen bzw. proximale Femurfrakturen sind sehr hdufige Frakturen. Sie
kénnen untergliedert werden nach entsprechender anatomischer Lage in Schen-
kelhal sfrakturen (mediale und laterale), pertrochantére = intertrochantére Frak-
turen und subtrochantére Frakturen:

Abbildung 2-1: Einteilung der proximalen Femurfrakturen.
1 = mediale Schenkelhalsfraktur, 2 = laterale Schenkel halsfraktur, 3 = pertrochantére Femurfraktur, 4 =
subtrochantére Femurfraktur

Mediale Schenkelhalsfrakturen unterscheiden sich von den lateralen Schenkel-
hal sfrakturen und den trochantéren Frakturen beziiglich der Blutversorgung ganz
wesentlich:

Die Blutversorgung des coxalen Femurendes erfolgt aus Asten der A. circum-
flexa femoris medialis et lateralis, wobei der Ramus profundus der A. circum-
flexafemoris medialis dominiert.
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Abbildung 2-2: GefaRversorgung des proximalen Femur.

DieA. circumflexafemoris medialis umgreift den Schenkelhals von posterior im
Gegensatz zur A. circumflexafemorislateralis, dieihn von anterior umgreift. Die
beiden Aste bilden in der Fossa trochanterica ein extrakapsul & gelegenes Gefal3-
konvolut (Crock 1980, Hipp 1962, Howe 1950, Meyer Ch 1994, Sheehan
1932)(vgl. Abbildung 2-2: S. 8). Kommt es nun zur medialen oder intermediér
gelegenen Schenkelhalsfraktur, wird dieses Gefal3netz zerstort. Da die A. liga-
menti capitis femoris keine verlaRliche Kollaterale darstellt, droht die Unterbre-
chung der Durchblutung des Huftkopfes mit der hochgradigen Gefahr einer
konsekutiven Hiftkopfnekrose. Klinisch ist dieser Umstand von grof3er Bedeu-
tung und kommt anschaulich in den beiden folgenden Zitaten zum Ausdruck. So
schreibt J. Hyrtl 1856: , Die Ursache, warum die reine intrakapsul&re Schenkel -
halsfraktur so schwer heilt, ist teilsin der Gefal3armut des abgebrochenen Schen-
kelkopfes, teils in der Unmdglichkeit, die Bruchenden dauernd in Kontakt zu
halten, zu suchen* (Hyrtl 1856). E. Th. Kocher konstatierte 1896: ,, Die mediale
Schenkelhalsfraktur besitzt eine EigentUmlichkeit fataler Art - ndmlich die
Nichtheilung® (Kappis 1938). In der Behandiung der medialen Schenkelhals-
fraktur steht somit beim dteren Menschen der Gelenkersatz im Vordergrund.

Ganz anders sieht die Situation bei pertrochantéren Frakturen aus, auf welchedie
vorliegende Arbeit fokussiert. Zusétzlich zu der bereits oben erwéhnten Durch-
blutung fur den Schenkelhals bezieht die trochantdre Region aus einem ausge-
pragten, den Knochen im Bereich der Muskelansétze regelrecht Uberziehenden
Gefél3netz ihre Blutzufuhr (Crock 1980, Howe 1950, Meyer Ch 1994). Kommt
es hier zum Knochenbruch, bleiben die Aa. circumflexae meist unversehrt. Somit
besteht fir eine Huftkopfnekrose nur eine minimale Gefahr. Die Fragmente der
Trochanterregion werden weiterhin aus dem in der Muskulatur liegenden Gefafl3-
netz ernahrt. Somit kann zur Behandlung dieser Frakturen so gut wie immer eine
Osteosynthese herangezogen werden (Meyer Ch 1994). Auch eine konservative
Behandlung wiirde daher bei den pertrochantéren Frakturen im Gegensatz zu den



medialen Schenkel hal sfrakturen nahezu immer zur knchernen Ausheilung fih-
ren (Meyer H 1958, Mittag 1956, Newell 1947, Nicole 1939, Rehbein 1949,
Scheidt 1949). Die konservative Behandlung der Hiftfrakturen spielt jedoch auf-
grund der mit der langen Immobilisierungsdauer verbundenen pulmonalen und
kardiovaskuldaren Komplikationen in der modernen Chirurgie keine Rolle mehr.
Die Letalitatsrate fir das konservative Vorgehen wird mit 28 - 50% angegeben
(Gruss 1992, Schumpelick 1953) und ist somit vollig inakzeptabel. Die Klinikle-
talitdt konnte seit Entwicklung suffizienter operativer Verfahren auf unter 10%
gesenkt werden (Kwasny 1991).

2.2 Epidemiologie

Zur Haufigkeit und Altersverteilung von Huftfrakturen liegen unterschiedliche
Angaben vor. Im anglo-amerikanischen Bereich wird die Inzidenz von Hiftfrak-
turen je nach Autor mit 200000/Jahr (Lewinnek 1980, Farmer 1984,Q Lu-Yao
1994) bis 250000/Jahr (Cummings 1990) fur die USA angegeben. Mit einer Ver-
doppelung dieser Zahlen wird fir das Jahr 2040 gerechnet (Cummings 1985 und
1990, Zuckermann 1996). Fir England wird ein Ansteigen der Falle auf 117.000/
Jahr im Jahr 2040 vorhergesagt (Royal College of Physicians 1989). Betrachtet
man die Haufigkeiten des Auftretens der einzelnen Frakturtypen, so zeigt sich,
dass etwa 45% den Schenkelhalsfrakturen, weitere 45% den trochantéren Frak-
turen und etwa 10% den subtrochantdren Frakturen zufalen (Gallagher
1980)(vgl. Tabelle 2-1, S. 9). Der Anteil der Frauen mit Hiftfrakturen ist etwa
dreimal so hoch wie der der Méanner. Mit zunehmendem Alter erhoht sich die
Wahrscheinlichkeit, eine Hiftfraktur zu erleiden. Sie verdoppelt sich ab einem
Alter von 50 Jahren mit jeder weiteren Dekade (Gallagher 1980, Hedlund 1987).
Bereits 1980 wurde in den USA mit einer Kostenbelastung fur das Gesundheits-
system durch die zu erwartenden Huftfrakturen von einer Milliarde Dollar pro
Jahr kalkuliert (Gallagher 1980).

Tabelle 2-1. Relative Haufigkeit von huftnahen Femurfrakturen

Frakturtyp Relative Haufigkeit
Schenkelhalsfrakturen 45%
Trochantére Frakturen 45%
Subtrochantére Frakturen 10%

Die Tabelle zeigt die Haufigkeitsverteilung der proximalen Femurfrakturen (Gallagher 1980). Die tro-
chantéren Frakturen spielen mit einem Anteil von 45% eine bedeutende Rolle.



Fir den deutschsprachigen Raum existieren leider keine epidemiologischen
Ubersichtsarbeiten, sondern nur das Zahlenmaterial einzelner Kliniken. Zum
Vergleich seien einige Beispiele aufgefihrt: Fir die Verteilung der einzelnen
Frakturtypen gibt Rinecker 51,5% fir die Schenkelhalsfrakturen, 47,7% fir die
pertrochantéren und 1,5% fir die subtrochantéren Frakturen an (Rinecker 1978,
N=1000). Krueger nennt einen Anteil von 52% fir die Schenkelhalsfrakturen,
37% fUr die pertrochantéren und 11% fir die subtrochantéren Frakturen (Krueger
1985, N=235). Nach dem untersuchten K rankengut von Hermann betrégt der An-
teil fur die Schenkelhalsfrakturen 48,5%, fir die pertrochantéren Frakturen
42,7%, sowiefr die subtrochantéren Frakturen 8,8%. Das Verhaltnisvon Frauen
zu Mannern mit proximaler Femurfraktur betragt genauso wie im anglo-ameri-
kanischen Raum 3:1. Auch fUr den deutschsprachigen Raum gilt die Tatsache,
dass es sich um eine typische Fraktur des éteren Menschen handelt (Hermann
1996, N=1180). Insgesamt |&f3t sich aus dem dargestellten Zahlenmaterial erken-
nen, dass Huftfrakturen sehr haufig auftreten und somit zur téglichen Arbeit des
Chirurgen zdhlen. Ferner |43t sich festhalten, dass die pertrochantéren Frakturen,
auf deren Untersuchung sich die vorliegende Arbeit beschrénkt, etwa ebenso
haufig vorkommen wie die Schenkelhalsfrakturen, die subtrochantéren Fraktu-
ren jedoch deutlich seltener anzutreffen sind.

2.3 Geschichte der Entwicklung von Behandlungs-
techniken bei Frakturen des coxalen Femurendes

Bevor auf diein dieser Arbeit untersuchten Implantate zur operativen Stabilisie-
rung von pertrochantéren Femurfrakturen naher eingegangen wird, erfolgt ein
kurzer Abrif3 Uber die Historie der Entwicklung von Therapiestrategien in der
Behandlung von Huiftfrakturen (vgl. Tabelle 2-2, S. 15).

Erste dokumentierte Berichte zur Behandlung der Schenkelhalsfraktur liegen
von Ambroise Paré (1510-1590) vor. Dieser berichtet Uber die Ruhigstellung ei-
ner Huftfraktur mittels einer Holzschiene (aus Cordasco 1938). Eine operative
Behandlung wird erstmals von Rudolf Bernhard von Langenbeck (1810-1887)
durchgefhrt, welcher im Jahre 1858 von einer Versorgung einer Schenkelhals-
fraktur mit einem Nagel berichtet (aus Gluck 1930). Bis zu einer weiteren Ver-
breitung der operativen Therapie ab dem Jahr 1925 wird die konservative
Therapie fortwahrend optimiert. Die Reposition mit anschlief3ender 2 - 4 mona-
tiger Gipsbehandlung wird 1902 von Whitman dezidiert beschrieben (Schramm
1929). Die Einfuhrung des rotationsstabilen Dreilamellennagels im Jahr 1925
durch Smith-Petersen kann als ein Wendepunkt weg von der konservativen Be-
handlung und hin zur operativen Behandlung verstanden werden (vgl. Abbildung
2-3: S. 11). Dieser Nagel kann sowohl fur die Schenkelhals- als auch fur die per-
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trochantére Fraktur verwendet werden (Smith-Petersen 1931).

Abbildung 2-3: Smith-Petersen Dreilamellennagel (1925).

Ab diesem Zeitpunkt beginnt die Entwicklung von moderneren Implantaten:
1939 stellt Kintscher den , steilen Schenkelhalsnagel” und 1940 den Doppel-
oder Y-Nagel vor (Kintscher 1962)(vgl. Abbildung 2-4: S. 11).

Abbildung 2-4: Y-Nagel von G. Kiintscher (1940).

1939 fihrt Klntscher in Kiel die erste Marknagelung einer Oberschenkel fraktur
durch (Schroeder 1998).

Im Jahr 1941 préasentiert Jewett im anglo-amerikanischen Bereich einen ,, one-
piece angle nail“, der als Bindeglied zwischen dem Smith-Petersen Nagel und
der Pohlschen-L aschenschraube gesehen werden kann (Jewett 1941). Dieser Je-
wett-Konstruktion ahnlich ist der fortentwickelte Zweilamellen-Nagel von Reh-
bein (Rehbein 1948). Lezius und Herzer schlagen einen anderen Weg ein, alssie
im Jahr 1950 den Rundnagel vorstellen, welcher sich aber schliefdlich nicht
durchsetzt (Lezius 1950). Als Pohl 1951 seine,, gleitende L aschenschraube® pra-
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sentiert, macht er sich erstmals ein dynamisches Prinzip zu Nutzen (Pohl
1951)(vgl. Abbildung 2-5: S. 12): Die Schenkel halsschraube kann unter dem er-
wlnschten Zusammensintern der Fragmente in einer ,,Lasche", die fir den Halt
am Femurschaft sorgt, nach lateral gleiten. Bis sich dieses erfolgversprechende

Gleitprinzip auch bei anderen Implantaten durchsetzten wird, vergehen aller-
dings noch Jahre.

Abbildung 2-5: ,, Gleitende Laschenschraube“ nach Pohl (1951).

1959 stellt die AO ihre 130°-Winkelplatte vor (MUller 1991). Kintscher bringt
nun 1964 seinen Trochanternagel, eine Fortentwicklung seines Y-Nagels, auf
den Markt (K Uintscher 1966). Angeregt durch das von Lezius und Herzer (1950)
eingebrachte Prinzip, stellt im Jahr 1969 Ender seine ,,runden, elastischen Kon-
dylennégel“ vor (Ender, Simon-Weidner 1970).

Mitte der siebziger Jahre erlebt das Prinzip der Pohlschen Laschenschraube vor-
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allem in Nordamerika und Skandinavien in Form der , Richards compression
screw” eine Renaissance (Sahlstrand 1974, Chapman 1981). Nachdem sich viel-
versprechende Ergebnisse nun auch in Europa herumsprechen (Doppelt 1980),
greift die Arbeitsgemeinschaft fiir Osteosynthesefragen (AO) dieses Prinzip An-
fang 1980 auf und entwickelt es zur Dynamischen Hiftschraube (= DHS) weiter.
1981 werden erstmals klinische Erfahrungen mit dem neuen Implantat in der Li-
teratur erwahnt (Regazzoni 1981)(vgl. Abbildung 2-6: S. 14).

Parallel zur Entwicklung der DHS wird mit der Entwicklung des y-Nagels (=
Gamma-Nagel) begonnen. Hier flielRen die Erfahrungen mit Kiintschers Y-Na-
gel, mit Pohls dynamischen Prinzip der Laschenschraube und dem 1977 vorge-
stellten Verriegel ungsnagel system fir Femur und Tibiavon Grosse & Kempf mit
ein. Der y-Nagel wird 1988 in den Markt eingefuhrt (Harder 1998)(vgl. Abbil-
dung 2-6: S. 14).

Im Jahr 1997 stellt die AO erstmals den Proximalen Femur Nagel (= PFN) vor.
Er stellt ein fortentwickeltes Konkurrenzprodukt zum y-Nagel dar und zeichnet
sich u. a. durch grofiere Lénge sowie eine zusétzliche Antirotationsschraube im
Schenkel hal sbereich aus. Seine endguiltige Formgebung wurde u. a. durch Erfah-
rungen aus der vorliegenden Untersuchung mitbestimmt (vgl. Abbildung 2-6: S.
14).
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Abbildung 2-6: DHS, y-Nagel und PFN.

DHS = Dynamische Hiftschraube, y-Nagel = Gamma Nagel, PFN = Proximaler Femur Nagel (mit obli-
gater Antirotationsschraube). Die DHS ist mit der optionalen Trochanterstabilisierungsplatte (=TSP) und
der Antirotationsschraube abgebildet.

Diedrei zuletzt genannten Implantate - Dynamische Hftschraube, y-Nagel und
Proximaler Femur-Nagel - stellen die derzeit zur Behandlung von pertrochanté-
ren Frakturen am haufigsten verwendeten Systeme dar. Sie sind der Gegenstand
der vergleichenden biomechanischen Untersuchungen dieser Dissertation. Ge-
naue technische Daten und Ergebnisse klinischer Studien zu diesen 3 Implanta-
ten werden im Kapitel ,,Material und Methoden® bzw. ,, Diskussion” geliefert.
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Tabelle 2-2. Synpsis - Entwicklung von Behandlungstechniken bei proximalen Femurfrakturen

Zeit Beschreiber Methode
16. Jahrhundert Ambroise Schienung

1858 Langenbeck 1. Nagelung einer Schenkelhals-
fraktur

1902 Whitman Gipsbehandlung nach Reposition

1925 Smith-Petersen Dreilamellen Nagel (vgl. Abbildung
2-3:S.11)

1939 Kuntscher Steiler Schenkelhalsnagel

1940 Kintscher Doppel- oder Y-Nagel (vgl. Abbil-
dung 2-4: S. 11)

1941 Jewett One-piece angle nail

1948 Rehbein Zweilamellennagel

1950 Lezius/Herzer Rundnagel

1951 Pohl Laschenschraube (vgl. Abbildung
2-5:S.12)

1959 AO Winkelplatte

1964 Kintscher Trochanternagel

1969 Ender Rundnagel

1977 Grosse & Kempf Verriegelungsnagelsystem

1981 AO DHS (vgl. Abbildung 2-6: S. 14)

1988 Grosse/Fa. Howmedica v-Nagel (vgl. Abbildung 2-6: S. 14)

1997 AO PFN (vgl. Abbildung 2-6: S. 14)

AO = Arbeitsgemeinschaft fir Osteosynthesefragen, DHS = Dynamische Hiftschraube

v-Nagel = Gamma Nagel, PFN = Proximaler Femur Nagel
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2.4 Problem, Motivation und Zielsetzung

Esexistieren zahlreiche klinische Studien, welche die Dynamische Hiiftschraube
mit dem y-Nagel vergleichen. Erstaunlicherweise gibt es jedoch kaum verglei-
chende experimentelle Studien, die die biomechanischen Eigenschaften der bei-
den Implantate untersuchen. Studien, die den Proximalen Femur Nagel
experimentell-biomechanisch betrachten, liegen unseres Wissens bis jetzt nicht
vor. Lediglich die Gruppe um Go6tze und Bonnaire présentierte 1998 auf dem 3.
Européischen Unfallkongress in Amsterdam erste Ergebnisse von biomechani-
schen Testreihen mit dem PFN. Diese wurden in der ersten Phasejedoch nicht an
humanen Leichenfemora, sondern an Kunststoffknochen durchgefihrt (Goétze
1998).

Es liegen eine Reihe von Studien vor, die entweder die biomechanischen Eigen-
schaften der DHS oder des y-Nagels und/oder anderer dterer Osteosynthesever-
fahren erkunden (Blair 1994, Bonnaire 1991, Bostrom 1995, Choueka 1995,
Claes 1995, Clark 1990, Dong 1993, Flahiff 1993, Goodman 1992, Holmes 1993,
Kaiser 1995, Meislin 1990, Rosenblum 1992, Sjostedt 1994, Tencer 1984, Wai-
ner 1990).

In der Literaturrecherche der vorliegenden Dissertation konnten nur vier experi-
mentelle Arbeiten gefunden werden, welche die DHS direkt mit dem y-Nagel
vergleichen. Zwei dieser Arbeiten geben keine Informationen dartber, mit wel-
chem Winkel sie die Krafteinleitung in das Femur im Experiment bewerkstelli-
gen (Shaw 1993, Mahomed 1994). Wie sich spéter zeigen wird, ist die Angabe
dieses Winkels von grof3er Bedeutung fur die Aussagekraft derartiger Versuche.
Die zwei verbleibenden Arbeiten verwenden fir die Krafteinleitung Winkel F
von 25° bzw. 20° (Friedl 1993 und Curtis 1994). Eine Wahl der Winkel Fin die-
sem Grol3enordnungsbereich birgt die Gefahr der Erzeugung von relevanten Ar-
tefakten mit sich (siehe Kap. Diskussion). Wéhrend Friedl in sener
Untersuchung die maximal applizierbare Last auf die Implantate bei Vorliegen
verschiedener trochantérer Frakturtypen bestimmt, mif3t Curtis die Absenkung
der Schenkelhalsschrauben der Implantate unter Belastung (Friedl 1993, Curtis
1994).

Essind im wesentlichen drei Gesichtspunkte, welche die Motivation fir die Aus-
fuhrung der vorliegenden Studie geben:

1. Esliegen nur wenige Arbeiten vor, in denen Stabilisierungstechniken fir tro-
chantére Frakturen biomechanisch analysiert werden.

2. Nach dem derzeitigen Stand der Literatur wurde das spannungsoptische
Oberflachenschichtverfahren noch nie zur Untersuchung des Kraftflusses bei
pertrochantéren Frakturen, die durch verschiedene Implantate stabilisiert
werden, angewandt.
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3. Der erst 1997 eingefuihrte Proximale Femur Nagel wurde bisher erst durch
insgesamt zwei wissenschaftliche Gruppen biomechanisch an humanen Lei-
chenfemora getestet (Euler/Huber 1996; Gétze 1998).

Ziele dieser Dissertation sind:

1. Die Entwicklung eines Modells, welches es ermdglicht, humane Leichenfe-
morain vitro einer moglichst physiologischen Belastungssituation auszuset-
zen. Diese Belastungssimulation soll dann zur Testung von Femora dienen,
die nach Erzeugung einer artifiziellen, pertrochantéren Huftfraktur mit unter-
schiedlichen Osteosyntheseverfahren stabilisiert werden.

2. EineAntwort auf die Frage zu finden, ob die PhotoStress®-Methode sinnvol -
le und weiterfihrende Erkenntnisse in der in vitro Untersuchung von kiinst-
lich frakturierten, unter Belastung stehenden Femora zu liefern in der Lage
ist.

3. Eine Antwort auf die Frage zu finden, ob biomechanische Unterschiede der
drei Implantate DHS, y-Nagel und PFN aufzudecken sind.

Falls derartige Unterschiede bestehen, ergeben sich zwei neue Fragen:

* Ist es moglich, solche Unterschiede mit Erfahrungen aus dem klinischen Ge-
brauch der Implantate zu korrelieren?

» Konnen aus den experimentell gewonnenen Ergebnissen Schluf3folgerungen
fr eine optimierte klinische Anwendung dieser Osteosynthesematerialien ge-
zogen werden?
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3 Material und Methode

3.1 Methode

3.1.1 Einfuhrung

Die Anwendung der PhotoStress®-Methode, auch spannungsoptisches Oberfla-
chenschichtverfahren genannt, erfolgt vorwiegend in technischen Bereichen wie
bei spi el sweise dem Maschinenbau. Sie dient der Erarbeitung von Konstruktions-
kriterien, der Spannungsanalyse von Prototypen, der Optimierung der Betriebs-
zuverlassigkeit von Bauteilen und wird ferner zur Gewichtss und
Kostenreduktion herangezogen. Sie stellt neben mathematischen und analyti-
schen Methoden, wie z. B. der Finite-Elemente Methode, ein Instrument der ex-
perimentellen Spannungsanadyse dar. Mit ihr kénnen Problemzonen und
Schwachstellen an technischen Bauteilen erkannt, sichtbar gemacht und an-
schlief3end optimiert werden. Das spannungsoptische Oberfléchenschichtverfah-
ren vereint in sich die Vorteile der elektrischen Dehnungsmessung sowie der
klassischen M odell spannungsoptik und erlaubt somit ein ganzfl&chiges Sichtbar-
machen der Dehnungsverteilung an der Oberflache eines originalen Objektes als
qualitative Information. Dariiberhinaus ermoglicht die PhotoStress®-Methode
eine quantitative Messung der Dehnungsgroéfie sowie der Dehnungsrichtung an
jedem beliebigen Punkt des Testobjektes.

3.1.2 Physikalische Grundlagen des spannungsoptischen Ober-
flachenschichtverfahrens

3.1.2.1 Polarisation und Doppelbrechung.

Licht kann nach der Wellentheorie von Maxwell (Maxwell 1871, zitiert nach
Gerthsen 1986) als elektromagnetische Strahlung interpretiert werden. Es enthalt
ein ganzes Spektrum verschiedener Schwingungen unterschiedlicher Frequen-
zen und Wellenléngen. Das fur das menschliche Auge wahrnehmbare Spektrum
hat einen Wellenlangenbereich zwischen 400 und 800 nm. Elektromagnetische
Wellen sind transversal, was bedeutet, dass der magnetische und der elektrische
Feldvektor immer senkrecht zur Fortpflanzungsrichtung steht. Licht wird durch
Geschwindigkeit ¢, Wellenlénge A und Frequenz f charakterisiert: Die Formel

c=f"A (@)
stellt den Zusammenhang dar. Licht, welches z. B. von einer Glihlampe ausge-
sendet wird ist unpolarisiert, d. h. die Schwingungsebene solcher Strahlen liegt

senkrecht zur Ausbreitungsrichtung. Fihrt man einen Polarisationsfilter in einen
derartigen Strahlengang ein, so l&t dieses Filter nur denjenigen Wellenzug
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durch, dessen Schwingungsebene mit der Polarisationsebene des Filters Uberein-
stimmt. Das Licht wird nach dem Verlassen des Filters alslinear- oder planpola-
risiert bezeichnet, da lediglich noch eine Schwingungsebene vorhanden ist.
Beschreibt der Verschiebungsvektor in einer transversalen Welle einen Krel's, so
bezeichnet man die Welle as zirkular polarisiert. Zirkularpolarisiertes Licht
kann als Zusammensetzung von 2 linear polarisierten Wellen interpretiert wer-
den, die bei gleicher Amplitude senkrecht zueinander schwingen, jedoch eine
Phasendifferenz von A/4 vorweisen (Gerthsen 1986).

Eine Polarisationsvorrichtung besteht in einem einfachen Fall aus zwei Polarisa-
tionsfiltern: Das erste Filter P |43t nur die Schwingungen einer Ebene passieren,
mit dem zweiten Filter A kann eine vollige Lichtausldschung erreicht werden,
wenn die Polarisationsachse des Filters A genau senkrecht zur Achse des Filters
P steht, d. h., mit dem Analysator A kann die Schwingungsrichtung nachgewie-
sen werden (FOppl 1972)(vgl. Abbildung 3-1: S. 20).

Analysator A

ey

/ Auslaschung
=
Lichtwelleneinfall
Durchlakspalt ces am Polarisator
Polarisators P 5 P
3 l i/ ’
. IIII - llﬂl' Durchlatebene des
Emittierte Wisllen-
zlge in belighigen 3 -
Richtungen l

Analysators A

) Curchgelassens Lichtwelen
der DurchlaRebene P

#- Sperebene des ellenlange 3

Palarisators
Polarisator P ‘

97 \ _

LI
Lichtquelle Am‘plltude

Abbildung 3-1: Polarisation von Licht.
Erléuterungen im Text.

Die Geschwindigkeit von Licht im Vakuum betragt ¢ = 2,99 - 108 ms™, die Ge-
schwindigkeit in Luft ist um 0,03% geringer. In anderen transparenten Korpern
ist diese Geschwindigkeit v niedriger. Das Verhdtnis

c/v=n 2
wird als Brechungsindex bezeichnet. In eéinem homogenen Korper wie z. B. einer
homogenen Flissigkeit oder einem amorphen Festkorper (Glas), ist der Bre-

chungsindex unabhangig von der Fortpflanzungsrichtung und der Schwingungs-
ebene konstant. Bestimmte Kristalle weisen diese Eigenschaft jedoch nicht auf,
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sie zeigen das fir die Spannungsoptik so entscheidende Phanomen der Doppel -
brechung: Derartige Kristalle werden als optisch anisotrop bezeichnet, da der
Brechungsindex eine Funktion der Stellung der Schwingungsebene eines Licht-
strahles zur Fortpflanzungsachse darstellt. Erkléren |83 sich dies Uber die Auf-
spaltung des einfalenden Lichtes im doppelbrechenden Medium in zwei
zueinander senkrecht stehende polarisierte Strahlen, die sich mit unterschiedli-
cher Geschwindigkeit ausbreiten. Es kommt zur Phasenverschiebung mit Ande-
rung der Polarisationsrichtung. Optisch isotrope, also fiir die Ausbreitung von
Wellen richtungsunabhangige Medien kénnen unter bestimmten Einfllissen ani-
sotrop werden. Derartige Effekte kdnnen durch den Einfluld von elektrischen
oder magnetischen Feldern oder durch mechanische Deformierung erzeugt wer-
den. So verhalten sich gewisse Werkstoffe, insbesondere Plastikmaterialien, im
spannungsfreien Zustand optisch isotrop, werden jedoch unter Applikation me-
chanischer Spannung zu Medien mit anisotropen Eigenschaften. Diese Verande-
rung des Brechungsindex (Anisotropie) ist eine Funktion der applizierten
Spannung und stellt somit das grundlegende Prinzip des spannungsoptischen
Melverfahrens dar.

3.1.2.2 Planpolariskopie.
Abbildung 3-2 verdeutlicht die optischen Vorgange bei der Planpolariskopie:

Referenz

Analysator A/ D
=
\ P
‘. \ 7 Phasen-
P Referenz 'y \ verschiebung
Y ™~ Vo)
=l P ﬁ If( I
\ N2 S
A -
Ty | 8 ! Interferenzbildende
[ | 8
Referenz | V\i/ | " Gangunterschied Anteile
_“u._ AN g 1
TN el
Polarisator P ‘\\ 111 /
Va \!J U L
~ T X L‘|
- AN I |
- /‘
| '

Abbildung 3-2: Planpolariskopie.
Erléuterungen im Text.

Passiert ein Strahl polarisierten Lichtes a einen transparenten Kérper der Dicke
t, der 0.g. Eigenschaften besitzt und in dem X und Y die Hauptdehnungsrichtun-
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gen in einem bestimmten Punkt sind, so teilt sich der Lichtvektor in zwei Vekto-
ren auf, deren Schwingungsebenen mit den Richtungen von X und Y kongruent
sind. Sind diese Dehnungsgrofien in X- und Y Richtung €, und &, so ist die
Lichtgeschwindigkeit der entsprechenden Strahlen v, und vy, die Zeit, welchedie
Strahlen zum Zuriicklegen der Dicke t bendtigen somit t / v. Es ergibt sich ein
Gangunterschied 6, da ein Strahl dem anderen nacheilt (vgl. Abbildung 3-2: S.
21):

d(Ny-ny)=c(t/vy-t/vy)=t(n-ny) 3
Das Gesetz nach Brewster, nach dem die relative Anderung des Brechungsindex

proportional zur Differenz der Hauptdehnungen ist, ergibt somit folgende Bezie-
hung:

(N - ny) =K (g - &) (4)

K wird als Dehnungsoptischer Koeffizient bezeichnet und beschreibt eine Mate-

rialeigenschaft. Die Hauptgleichung der Spannungsoptik folgt nun aus der Kom-
bination der Gleichungen (3) und (4):

8 =t K (g - &) (fur den Durchstrahlungsfall, Planpolariskop) 5)

Nach dem Durchstrahlen des Plastikmateriales fiihrt die Passage der beiden auf-
gespaltenen Lichtstrahlen durch den Analysator A zu einer Interferenz, da nur
digjenigen Wellenziige, die mit der Polarisationsebene des Analysators A Uiber-
einstimmen, durchgelassen werden. Diese Interferenz fiihrt zu einer Anderung
der austretenden Lichtintensitét, die eine Funktion des Gangunterschiedes & und
des Winkels zwischen der Polarisationsebene A und den Hauptdehnungsrichtun-
gen (B - o) ist (vgl. Abbildung 3-2: S. 21). Die Lichtintensitét | kann also wie
folgt beschrieben werden:

| = &2 sin?2(B - o) sin®nd / A (Planpolariskop) (6)

Herrscht im getesteten Objekt eine Hauptdehnungsdifferenz von (e, - €,) = 0, so
ist 8 = 0 (vgl. Formel 5). Die beiden Strahlenkomponenten heben sich auf und
ergeben eine minimale Intensitét I. Ein Maximum fr | hingegen wird erreicht,
wenn o = /2 ist. Bel ganzzahligem & herrscht aso Dunkelheit, dazwischen ist
eine Aufhellung zu erkennen. Punkte, die der Beziehung & = N - &t folgen sind
durch dunkle Linien miteinander verbunden und werden , Isochromaten” ge-
nannt. Alle Punkte auf diesen bei spannungsoptischen Messungen sichtbaren Li-
nien sind durch gleiche Hauptdehnungsdifferenz gekennzeichnet. N wird als
Ordnung bezeichnet. Somit 183 sich die Hauptdehnungsdifferenz aus der Ord-
nungszahl und der verwendeten monochromatischen Lichtquelle errechnen:

(ex- &) =NA/tK =N f (Planpolariskop) (7)
Fal’t man alle Konstanten zu einer Konstante f zusammen, so ist es zur Bestim-
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mung der Hauptdehnungsdifferenz an einem bestimmten Punkt nur erforderlich,
die Isochromatenordnung N an diesem Punkt zu bestimmen (Measurements
Group 1989). Abbildung 3-5 zeigt ein fir die Planpolariskopie typisches Bild
(vgl. Abbildung 3-5: S. 25).

3.1.2.3 Reflexions- und Zirkularpolariskopie.

Die soeben beschriebene Arbeitswei se eines Planpolariskopes stellt die Grundla-
ge flr das Verstandnis eines Reflexionspol ariskopes dar, mit welchem diein die-
ser Arbeit durchgefiihrten M essungen vorgenommen wurden (vgl. Abbildung 3-
3:S.23).

Lichtquelle Photoelastische
Polarisator Schicht
1/4-Wellenplatte

/¥
&
A ?‘J \ L1.’4—We||enplatte Ts?tl‘q
~ Analysator obje
Beobachter

Abbildung 3-3: Versuchsaufbau bei der Reflexionspolariskopie.

Ein Reflexionspolariskop unterscheidet sich durch einige Abweichungen von ei-
nem Planpolariskop. Der Hauptunterschied besteht in der Versuchsanordnung.
Das Testobjekt stellt nicht wiein der klassischen Durchlichtpolariskopie eine aus
optisch aktivem Kunstoff nachgeformte Imitation des eigentlichen Originalob-
jektes dar. Vielmehr wird das tatséchliche, originére Testobjekt spannungsop-
tisch untersucht, indem eine photoel astische Schicht appliziert wird, welche mit
einem reflektierenden Klebstoff auf das zu untersuchende Objekt aufgeklebt
wird. Somit wird eineim Gegensatz zur Durchlichtpolariskopie um 180° zusam-
mengeklappte Versuchsanordnung erméglicht (vgl. Abbildung 3-3: S. 23). Da
das einfallende Licht die Kunstoffschicht zweimal durcheilt, ergibt sich in Ana-
logie zur Formel (5) fur das Reflexionspolariskop folgende Beziehung:

8 =21tK (g - &) (flr den Reflexionsfall, Reflexionspol ariskopie) (8)

Ein weiterer Unterschied zum Planpolariskop besteht darin, dass es sich beim
Reflexionspolariskop um ein Zirkularpolariskop handelt, d. h. eswird mit zirku-
lar-polarisiertem Licht gearbeitet (vgl. Abbildung 3-4: S. 24).
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Abbildung 3-4: Zirkularpolariskopie.
Erléuterungen im Text.

Der Verschiebungsvektor von zirkular-polarisiertem Licht beschreibt einen
Kreis. Dieswird durch zwei A / 4-Wellenplatten erzielt, die unter 45° zur Polari-
sationsrichtung in den Lichtweg eingefiihrt werden (vgl. Abbildung 3-4: S. 24).
Der eintreffende Strahl wird durch eine definierte Dicke der A / 4-Wellenplatten
in zwei Komponenten mit einer Phasenverschiebung von A / 4 zerlegt. Nach der
ersten A / 4-Wellenplatte handelt es sich aso um zirkular-polarisiertes Licht ohne
ausgezei chnete Schwingungsrichtung. Dies hat den Vorteil, dass stérende 1sokli-
nen vermieden werden kdnnen. 1soklinen sind experimentell sichtbare dunkle Li-
nien, die dann auftreten, wenn eine der bei den Hauptdehnungsrichtungen mit der
Polarisationsrichtung von Analysator oder Polarisator zusammenfallt. Nach
Durchlaufen der zweiten A / 4-Wellenplatte wird das zirkular-polarisierte Licht
wieder in planpolarisiertes Licht umgewandelt, so dass die | sochromaten letzt-
lich unverandert bleiben. Da die Lichtintensitdt | nach Durchlaufen aller Filter
jetzt unabhangig von den Hauptdehnungsrichtungen ist, gilt in Analogie zu For-
mel (6) folgende Beziehung (Crawford 1984, Euler 1996):

| =a2sin?n & / A (Zirkularpolariskop) )

Der letzte wesentliche Unterschied zur Planpolariskopie besteht in der Verwen-
dung von weilem anstelle von monochromatischem Licht. Wei3es Licht enthalt
eine Reihe von Lichtschwingungen unterschiedlicher Wellenléngen. Bei weil3em
Licht kommt es zu der oben fir monochromatisches Licht erlauterten Auslo-
schung von Wellen fir jede Schwingung entsprechend ihrer Frequenz. Es wird
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die Uberlagerung dieser Erscheinungen beobachtet. Somit wird nur derjenige
Lichtanteil vollig ausgel 6scht, fir dessen Wellenlange der Gangunterschied 6 ge-
rade ganzzahlig ist, d. h. die Lichtintensitét des jeweiligen Spektrums wird im-
mer dann null, wenn & = 0, & = 1A, & = 2\, & = 3A... oder algemein formuliert,
wenn

§=N-A (10),

wobei die Ordnung N die Gréfe von & beschreibt (vgl. Formel 9). Die Isochro-
maten erscheinen daher bei weif3em Licht nicht dunkel, sondern in der Komple-
mentérfarbe der ausgeldschten Wellenlange. Isochromaten sind nun Linien
gleicher Farbe und werden somit ihrer Bezeichnung gerecht. Wegen der mit
kurzwelligem Licht beginnenden Ausldschung folgt eine spektrale Abfolge der
Wellenlangen. Erst durch die Verwendung von weil3em Licht wird also die Un-
terscheidung der Isochromaten in der Praxis erméglicht (Measurements Group
1989, Euler 1996) (vgl. Abbildung 3-6: S. 25).

Abbildung 3-5: Bild bei Planpolariskopie.

Abbildung 3-5 zeigt ein fir die Planpolariskopie
typisches Bild: Ein dem Originalobjekt nachge-
formtes Imitat wird in diinne Schichten zerlegt,
und von polarisiertem, monochromatischem
Licht durchstrahlt. Die Belastungslinien zeigen
sich in schwarz-weif3 (Abb. aus Pauwels 1965).

Abbildung 3-6: Bild bei Reflexionspolariskopie.

Abbildung 3-6 zeigt ein fur die Reflexionspola-
riskopietypischesBild. Im Gegensatz zur Planpo-
lariskopie wird das Originalobjekt mit einer
spannungsoptischen Schicht versehen. Aufgrund
der Verwendung zirkularpolarisierten, weif3en
Lichtes zeigen sich die Belastungslinien als farbi-
ge Bander (= Isochromaten)(Femur V111, rechts,
nativ, 300% BW).
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3.1.3 Praktische Vorgehensweise bei der spannungsoptischen
Messung

Nach der Erklérung der komplexen physikalischen Grundlagen der Spannungs-
optik wird im folgenden die praktische Vorgehensweise bei einer spannungsop-
tischen Messung erléautert.

Vom Hersteller wird eine weiRe Lichtquelle mit einer Wellenlange A = 57610
mm gewahlt. Wie Formel 10 zeigt, wird der Gangunterschied 6 oder das span-
nungsoptische Signal mit der Ordnungszahl N beschrieben, wobei N =1, 2, 3... .

Beispiel:

Der gemessene Gangunterschied § = 2 N = 2 Ordnungen = 2 A = 2 - 576 - 10
mm. Wenn & =N - A (Formel 10) bekannt ist, errechnet sich die Hauptdehnungs-
differenz laut Hauptgleichung der Spannungsoptik fir die Reflexionspolarisko-
pie (Umstellung von Formel 8) wie folgt:

(€~ 8) = Tmax =0/ 2tK=NA/2tK =N f (12)

Im Beispiel (Hellfeldmodus) sind:

N = 2 (= 2. Auftreten der Farbe gelb)(vgl. Tabelle 3-1, S. 28)
A =576 10° mm

t = 2 mm (gewahlte Dicke der optisch aktiven Schicht)

K = 0,1 (Dehnungsoptischer Koeffizient; Materialeigenschaft fir verwendetes
Harz PL-1)

Ymax = Maximal e Scherspannung

f = Zusammenfassung aller Konstanten = Dehnungsoptischer Wert der photoel a-
stischen Schicht, f errechnet sich zu 1440pum/m;

somit ergibt sich:

(ex-8&y) =6/2tK=NA/2tK=N"f=2-0,00144 m/m = 2" 1440 pm/m =
21440 pe = 2880 e

[U€] = microstrain.

Somit herrscht also Uberall dort, wo die Farbe gelb zum zweiten mal erscheint (N
= 2), eine Hauptdehnungsdifferenz (= maximale Scherspannung) von 2880 ie.
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Das verwendete spannungsoptische I nstrumentarium kann im Dunkelfeldmodus
ebenso wie im Hellfeldmodus genutzt werden. Physikalisch macht dies keinen
Mef3unterschied, es verschiebt sich lediglich die Farbzuordnung zu den Isochro-
matenordnungen um den Faktor 0,5 (Foppl 1972). Da der Hellfeldmodus in den
hier durchgefiihrten Experimenten in den Bereichen niedriger Ordnungen N zu
plastischeren bzw. eindrucksvolleren Bildern fiihrt, wurde er fiir ale ausgefiihr-
ten Messungen verwendet. Tabelle 3-1 zeigt die den erkennbaren Farben zuzu-
ordnenden | sochromatenordnungen N bzw. den Wert der relativen Verzdgerung
d fur die gewahiten Versuchsbedingungen. Diese Informationen werden vom
Hersteller mitgeliefert, miissen jedoch in Kalibrierungsversuchen (s. u.) auf die
Gultigkeit fur die gewahlten Versuchsbedingungen (Auswahl des photoelasti-
schen Materials, Wahl der Schichtdicket, ...) im eigenen Experiment tberprift
werden (Measurements Group 1989). Diese Informationen stellen somit den
Schltissel zur spannungsoptischen Messung und Auswertung dar (vgl. Tabelle 3-
1, S. 28).
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Tabelle 3-1. Isochromatenordnungen

Farbe Phasenverschiebung | Isochromaten- | Dehnung
& [mm x 10°] ordnung N [um/m]

weil} 0 0 0

(gelb 58 0,1 144)
rot 230 0,4 576
purpur 288 0,5 720
blau-griin 403 0,7 1008
gelb 576 1,0 1440
rot 720 1,25 1800
rot/griin 864 15 2160
grin 979 1,7 2448
gelb 1152 2,0 2880
rot 1325 2,3 3312
rot/grun 1440 2,5 3600
grin 1613 2,8 4032
gelb 1728 3,0 4320
rot 2016 3,5 5040

usw.

Tabelle 3-1 veranschaulicht die Beziehung einer bestimmten auftretenden Farbe zu ihren jeweiligen phy-
sikalischen Entsprechungen. Jede Farbe (Isochromatenlinie) kann eindeutig identifiziert werden, und ex-
akt einer definierten Phasenverschiebung bzw. Hauptdehnungsdifferenz zugeordnet werden.

Ingenieure und Konstrukteure arbeiten haufig lieber mit dem Begriff Spannung
als mit dem Begriff Dehnung. Die genannten Glei chungen kénnen unter Verwen-
dung des Hooke' schen Gesetzes umgeformt werden und somit Spannungswerte
ermittelt werden. FUr diesen Fall ist jedoch die exakte Kenntnis des E-Moduls
des getesteten Materiales erforderlich, was fir die hier verwendeten inhomoge-
nen Knochenmaterialien nicht moglich ist. Aus diesem Grund wird im folgenden
immer von der Hauptdehnungsdifferenz die Rede sein. Dieser Begriff kann auch
nur als Dehnung bezeichnet werden, umgangssprachlich auch als Kraftfluss,

28



Stress oder Belastung. Im physikalisch-technischen Sinn handelt es sich bei den
Mef3ergebnissen dieser Arbeit jedoch immer um Angaben der Hauptdehnungs-
differenz.

3.1.3.1 Kalibrierung der Methodik mit dem Biegebalkenexperiment.

Um die Gliltigkeit der berechneten Werte der Tabelle 3-1 fir die eigenen, selbst-
gewdhlten Versuchsbedingungen nachzuweisen, wird ein einfaches Zusatzexpe-
riment (Biegebal kenexperiment) durchgefihrt.

Farbumschlag beim

———— Erscheinen der
néchsten Ordnung

 Farb&nderung

rot
gelb

*Iwe‘

s

L

® o~ - _—
El
@
P
1 o
ansteigende Spannung | g
Y

Abbildung 3-7: Biegebalken I.
Erléuterungen im Text.

Ein Aluminiumstreifen mit bekannten Material eigenschaften und bekannten Ab-
messungen wird an der Oberseite mit einer photoelastischen Schicht (hier:
Schichtdicket = 2 mm, Harz PL-1 mit Harter PLH-1, Klebstoff PC-1 mit Héarter
PCH-1) versehen. Dieser beschichtete Aluminiumstreifen wird nun an einer
Tischkante mit einer Schraubzwinge befestigt, so dass er einige Zentimeter Uber-
steht (vgl. Abbildung 3-7: S. 29). Am Uberstehenden Ende wird nun durch ein
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Bohrloch hindurch ein Gewicht angebracht, welches zu einer Biegespannung an
der Oberflache des Metallstreifens fuhrt. Diese Biegung fihrt nun unter polari-
siertem Licht zu einer sichtbaren Abfolge der Isochromatenordnungen N. Es
kann nun die Bestimmung der | sochromatenordnung visuell mittels Farbidentifi-
kation an einem bestimmten Ort (€) erfolgen. Unter Zuhilfenahme der Formel 12
(siehe unten) kann gleichzeitig die Dehnung an diesem Ort unabhéngig von den
beobachteten |sochromatenordnungen berechnet werden.

£=6F| (1+v)/E b h?[mm/mm] (Schépf 1989)(vgl. Abbildung 3-8: S. 30)(12)

Abbildung 3-8: Biegebalken II.
Definitionen fur das Biegebalkenexperiment (fur Formel 12).

€ = Dehnung am Ort e [mm/mm = 10° um/m]
F = Gewichtskraft [N]

v = Querkontraktionszahl des Testobjektes

E = E-Modul [N/mm?]

| = Hebelarm = Abstand von F zu e [mm]

b = Breite [mm]

h = Dicke [mm]

a= Einspannvorrichtung

Stimmen nun die beobachtete | sochromatenordnung N am Ort e (zusammen mit
der aus Tabelle 3-1 bestimmten Dehnung), sowie die nach Formel 12 fiir den Ort
e berechnete Dehnung Uberein, so ist die Glltigkeit der Werte aus Tabelle 3-1 flr
die eigenen gewahlten Versuchsbedingungen erwiesen.

In den hier durchgefihrten Biegebalkenexperimenten zeigte sich lediglich eine
geringe Abwei chung der beobachteten von den berechneten Werten:

Beispidl:
Auf dem Biegebalken zeigt sich das zweite A uftreten der Farbe rot zwischen 6,95

cmund 7,25 cm entfernt von der Aufhdngung des Gewichtes F (Mitte etwa=7,1
cm). Dies entspricht el ner beobachteten Ordnungszahl von etwaN = 1,25 und so-
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mit einer Hauptdehnungsdifferenz e von 1800 um/m (vgl. Tabelle 3-1, S. 28).
Wird nun die Dehnung in dieser Region mit der Formel 12 berechnet, so ergibt
sich folgendes:

e =0,001830 mm/mm = 1830 pum/m; wobei:

F = 6,87 N (entsprechend einer Masse von 700g)

E/ (1+ n) = 5,554 - 10* N/mm? (Materialkonstante ftr Aluminium)
[ =71 mm

b=20mm

h=12mm

Man erkennt also eine Abweichung der beiden Werte fiir e von etwa 2% (1800
pm/m vs. 1830 um/m), was eine fir dieses Verfahren akzeptable Mef3ungenau-
igkeit darstellt.
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3.2 Material

3.2.1 Anfertigung einer photoelastischen Schicht

Zur Ausfiihrung der spannungsoptischen Versuche wird das folgende Material
verwendet (Fa. Measurements Group Mefdtechnik GmbH, Locham bei Min-
chen):

Reflexionspolariskop der Serie 031 mit Lichtquelle 220/24 V, Polarisator und
Analysatoreinheit, Stativ mit Universalplattform (vgl. Abbildung 3-9: S. 32),
heizbare Giel3platte, Giefsrahmen (Silikon), Photoel astic Releasing Agent, Mine-
ral6l, Neutra-Sol-L 6sung, Spannungsoptisches Giefsharz PL-1 mit Harter PLH-1
sowie Klebstoff PC-1 mit Harter PCH-1.

Abbildung 3-9: Reflexionspolariskop.
Reflexionspolariskop der Serie 031 mit Lichtquelle, Polarisator- und Anaysatoreinheit (Fa. Measure-
ments Group).

Die Anfertigung von photoel astischen Beschichtungen wird entsprechend den
Herstellerangaben in folgenden Schritten durchgefiihrt:

Zuerst werden Harz und Harter auf 35° C aufgewarmt und gemischt. Mit dem
Zusammenbringen der beiden Komponenten setzt eine exotherme Reaktion ein.
Bei Erreichen einer Temperatur von 52° C wird das Gemisch auf eine heizbare
Giefplatte gegossen. Uber die Harzmenge und die Begrenzung der Rander mit-
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tels eines Silikonrahmens wird die gewtnschte Schichtdicke von 2 mm erreicht
(vgl. Abbildung 3-10: S. 33).

Abbildung 3-10: Heizplatte mit Slikonrahmen.

Zur Anfertigung einer spannungsoptischen Schicht wird ein Zwei-K omponenten Giel?harz auf eine Heiz-
platte aufgegossen. Die erwiinschte Schichtdicke wird tber die Grofie eines Silikonrahmens sowie tiber
das verwendete Harzvolumen festgelegt. Es setzt ein Polymerisations- bzw. Aushértungsprozef3 ein.

Bis zur vollstandigen Aushértung des Kunststoffes nach 24 Stunden léuft nun ein
Polymerisationsvorgang ab. Nach etwa 1,5 Stunden befindet sich die Schicht in
einem Stadium, in dem sie gerade noch so verformbar ist, dass sie dem Testobjekt
aufmodelliert werden kann, gleichzeitig jedoch bereits so stabil ist, dass sieihre
definierte Schichtdicke beibehalt. Sie kann nun vorsichtig von der Gief3platte ab-
genommen und dem Testobjekt individuell aufgeformt werden. Das Testobjekt,
also das humane L eichenfemur, muf3 zuvor von allen Weichteilen befreit und mit
Azeton entfettet werden, so dass das Relief der Knochenoberflache nicht durch
Weichteile verfalscht wird (vgl. Abbildung 3-11: S. 34).
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Abbildung 3-11: Aufmodellieren einer spannungsoptischen Schicht.

Nach etwa 1,5 Stunden befindet sich das polymerisierende Harz in einem Zustand, in dem es noch so ver-
formbar ist, dass es dem Testobjekt individuell angeformt werden kann, jedoch bereits so fest ist, dasssich
die Schichtdicke t nicht mehr andert.

Abbildung 3-12: Frisch beschichtetes Femur.
Das Uberschissige Harz ist bereits entfernt, die Rénder der Schichten sind zugeschnitten. Nach etwa 24
Stunden ist die aufgeformte Schicht vollstandig ausgehartet.

Um die aufmodellierte spannungsoptische Schicht nach vollstandiger Aushér-
tung ohne Prableme entfernen zu kénnen, muf3 das Femur mit einem speziellen
Mineral6l benetzt werden. Nach etwa 24 Stunden kdnnen die ausgeharteten
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Schichten - eswerden je eine anteriore und eine posteriore Halbschal e erzeugt -
abgenommen und weiterverarbeitet werden. Nicht auf Knochen aufliegende oder
Uberstehende Randbezirke kdnnen nun mit einer Laubsége entfernt und die Ran-
der zugeschliffen werden (90° Randwinkel) (vgl. Abbildung 3-13: S. 35).

Abbildung 3-13: Ausgehartete spannungsoptische Schicht.
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Um die Transparenz der Schicht bei den folgenden Arbeitsschritten beizubehal-
ten, wird die auRere Oberflache nun durch Aufkleben eines Klebebandes ge-
schiitzt (vgl. Abbildung 3-14: S. 36).

Abbildung 3-14: Mit Klebeband beklebte Schicht.
Um die Transparenz der Schicht fir die nun folgenden Arbeitsschritte zu bewahren, wird die &uR3ere Ober-
flache mit einem Klebeband geschtzt.
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Das Femur wird nochmals mit Azeton von der Mineral 6lbenetzung des vorheri-
gen Schrittes befreit, bevor die photoaktive Schicht mittels eines mit Aluminium
versetzten Zweikomponentenklebers endgiiltig auf das Femur aufgeklebt wird
(vgl. Abbildung 3-15: S. 37).

Abbildung 3-15: Auftragen eines aluminiumhaltigen Zwei-Komponentenklebers.

Das Aluminium fUhrt zur Reflexion des polarisierten Lichtes, so dass, wie bereits
erwahnt, die Schicht im Experiment zweimal von dem polarisierten Licht durch-
strahlt wird (I1B-221-C, 1B-233-1, Measurements Group 1982 und 1993)(vgl. Ab-
bildung 3-16: S. 38).
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Abbildung 3-16: Fertig beschichtetes Femur.

Nach Entfernung des vorher angebrachten Klebebandes kann (polarisiertes) Licht die spannungsoptische
Schicht passieren. Der mit Aluminium versetzte Klebstoff sorgt dafir, dass das Licht an der Innenseite der
Schicht reflektiert wird (vgl. Abschnitt , Reflexions- und Zirkularpolariskopie®, S. 23).
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3.2.1.1 Entnahme und Vorbereitung der Femora.

Im Institut fir Rechtsmedizin der Ludwig-Maximilians-Universitét Minchen
werden fir die gesamte Versuchsreihe 12 Paare frischer humaner Femora aus
Leichen entnommen. Es werden Geschlecht, Alter, Kdrpergrofie und Korperge-
wicht ermittelt. Das mittlere Alter betragt 51 Jahre, der jlngste Korper ist 28, der
dlteste 85 Jahre at. Nach der Entnahme werden die Femora von den gesamten
Weichteilen befreit, Rontgenaufnahmen in zwei Ebenen und eine Computerto-
mographie angefertigt. Hiermit lassen sich eventuell vorbestehende Frakturen,
Tumore oder sonstige pathologische Knochenaffektionen ausschlief3en. Die
Rontgenaufnahmen dienen ferner der Planung fir die spéter erfolgende I mplan-
tation des entsprechenden Osteosynthesemateriales. Bis zum eigentlichen Expe-
riment werden die Préparate bei einer Temperatur von - 28 ° C tiefgefroren. Zum
Termin des Experimentes wird jeweils ein Knochenpaar konstant tiber acht Stun-
den aufgetaut. Eswerden bei jedem Femur der Antetorsionswinkel bestimmt, um
eventuell vorhandene Uberdurchschnittlich grofie Werte zu ermitteln und deren
maoglichen Einfluld auf das spannungsopti sche M ef3ergebnis zu kennen und somit
interpretieren zu konnen. Es finden sich jedoch keine aufféllig kleinen oder gro-
[3en Werte (Mittelwert 19°).

Um die Femora einer Belastung in einer Universal prifmaschine auszusetzen,
missen diese entsprechend befestigt werden. Hierzu werden die Femora mar-
kiert, vermessen und gekiirzt, um sie entsprechend ihrer Achsen in einem Alumi-
niumtubus zu befestigen zu kénnen. Als Referenz dienen die exakten Angaben
zu den Femurachsen nach Bergmann (vgl. Abbildung 3-17: S. 40).
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Abbildung 3-17: Koordinatensystem und Kréfte an einem rechten Hiiftgelenk (nach Bergmann 1993).
Dielange Femurachse + z zeigt nach cranial, die Achse + x zeigt nach medial und die Achse +y zeigt nach
anterior. Die Kraftkomponenten - Fx, - Fy, - Fz wirken in der umgekehrten Richtung dieser Achsen und
zeigen auf den Huftkopf. Die Hiftkraftresultierende R stellt die vektorielle Summe von allen Komponen-
ten dar. Der Winkel F beschreibt die Ausrichtung von R zu + z in der Frontalebene x-z. Der Winkel T be-
schreibt die Ausrichtung von R zu + x in der Transversalebene x-y. A = Antetorsionswinkel, S = Winkel
zwischen Prothesenachse und langer Femurachse z.

Dadie Messkammer der Prifmaschinein ihrer Ausdehnung begrenzt ist, werden
alle Femora distal um 13% ihrer Lange gekirzt. Somit ist gewéhrleistet, dass
auch das langste Femur der Serie in der Messkammer Platz hat, die anderen Fe-
mora aber nicht mehr gekiirzt werden mussen als nétig. Durch diese Kirzung
wird gewéhrleistet, dass das jeweilig auftretende Biegemoment wahrend des Ex-
perimentes in einem konstantem Verhdtnis zur jeweiligen urspriinglichen Ge-
samtlénge des Femurs steht.

Anhand der aufgebrachten Markierungen werden die Préparate entsprechend der

40



oben erwdhnten Achsen so in die Metallbefestigung eingebracht, dass die lange
Femurachse z parallel zur Langsachse des Aluminiumtubus und somit senkrecht
zur Erdoberfléche steht. Bevor das Femur mit handel stiblichem Knochenzement
endgliltig in dem Aluminiumtubus fixiert wird, kann die erwiinschte Position
mittels Stellschrauben justiert werden.

Abbildung 3-18 zeigt ein fertig eingespanntes Femur in der Universal prifma-
schine. Sdmtliche fir das Einspannen erforderliche Bauteile wurden vom Autor
speziell fur diesen Zweck konstruiert und angefertigt (vgl. Abbildung 3-18: S.
42).
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Abbildung 3-18: Versuchsanordnung |.

Abb. 3-18 zeigt ein fur die spannungsoptische M essung vorbereitetes Femur. Das Femur wird mittels spe-
ziell angefertigten Haltevorrichtungen in der Universal prifmaschine befestigt. Die Kraft wird von cranial
eingel eitet, das distale Ende der Anordnung befindet sich auf einer Rollplatte, und ist somit frei beweglich.
Sémtliche firr das Einspannen erforderliche Bauteile wurden vom Autor speziell fir diesen Zweck kon-

struiert und angefertigt.
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3.2.1.2 Osteosynthesematerial und Implantationstechnik.
Folgende Implantate werden verwendet (vgl. Abbildung 2-6: S. 14):

1. Dynamische Hiftschraube (Fa. Synthes, Umkirch) mit 4 - Loch DHS-Platte,
jenach Gruppe (vgl. Tabelle 3-2, S. 44) mit oder ohne Trochanterabstitzpl at-
te; Schenkelhalswinkel: 135°, Material: Stahl;

2. y-Nagel (Fa. Howmedica, Kiel) mit ein- oder zweifacher distaler Verriege-
lung je nach Gruppe; Schenkelhalswinkel: 130°, 135°; Nagellange: 200 mm,
Nageldurchmesser: 11 oder 12 mm; Material: Stahl;

3. Proximaer Femur Nagel (Stratec Medical, Oberdorf, Schweiz) mit ein- oder
zweifacher distaler Verriegelung je nach Gruppe; Schenkelhalswinkel: 130°,
Nagellange: 260 mm, Nageldurchmesser: 12 mm; Material: Stahl bzw. Titan;

Es werden ausschliefdlich neue Implantate verwendet. In jedem getesteten Kno-
chenpaar werden jeweils Implantate mit gleichem Schenkelhalswinkel verwen-
det. In jedem Knochenpaar, in dem zwei Négel gegeneinander getestet werden,
wird, um Vergleichbarkeit zu erreichen, ein Nageldurchmesser von 12 mm ver-
wendet. Der y-Nagel wird entsprechend den Angaben der Herstellerfirma und
Pagnani zufolge (Pagnani 1994) nicht in der distal unverriegelten Form verwen-
det.

Samtliche Implantationen werden im Beisein eines erfahrenen Facharztes fir
Chirurgie mit Schwerpunktbezeichnung Traumatologie durchgefihrt. Hierzu
wird ausschliefdlich das jeweilige Originalinstrumentarium verwandt. Um diein-
tramedull&ren Systeme einbringen zu kdnnen, ist esbei allen verwendeten Femo-
ra erforderlich, den Markraum aufzubohren. Hierzu werden beide Femora eines
Paares jeweils mit einem Bohrkopf derselben GrofRe aufgebohrt. Somit ist ge-
wahrleistet, dass, falls es zu einer Schwéachung der Corticalis kommen sollte, bei-
de Femorain der gleichen Weise veréndert wirden.
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3.2.2 Versuchsaufbau und Auswertung

3.2.2.1 Gruppen.

Es werden folgende randomisierte Testgruppen gebildet.

Tabelle 3-2. Gruppen

Gruppe Konfiguration Anzahl der
Femurpaare
1 DHS - y-Nagel 2 Paare
2 DHS+tgp - y-Nagel 2 Paare
3 PFN3 Boizen - -Nagel; goizen 2 Paare
4 PFN1 Bolzen - v-Nagel; goizen 2 Paare
5 PFNstani - PFNrian 2 Paare

DHS = Dynamische Hftschraube, y-Nagel = Gamma Nagel, TSP = Trochanterstabilis erungsplatte,

PFN = Proximaler Femur Nagel, 1/ 2 Bolzen = Anzahl der zur Verriegelung am distalen Nagelende ver-
wendeten Schrauben, Stahl / Titan = verwendetes Nagelmaterial; sofern nicht extra gekennzeichnet han-

delt es sich immer um die Stahlversion des PFN.

Die Zugehdrigkeit zu der jeweiligen Gruppe wird fir jedes Femurpaar per Los
ermittelt. Innerhalb eines Paares wird dem jeweiligen Implantat das rechte bzw.

linke Femur per Miinzwurf zugeteilt.
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3.2.2.2 Frakturmodell.

Als Frakturmodell wird ein von H. Kaufer 1974 beschriebenes Modell verwen-
det. Es beschreibt exakt die Erzeugung einer pertrochantéren 4-Fragmentfraktur
fur experimentelle Zwecke (vgl. Abbildung 3-19: S. 45).

antero-

anterior medial

Abbildung 3-19: Frakturmodell.
Erzeugung einer experimentellen pertrochantéren 4-Fragmentfraktur am coxalen Femurende nach Kaufer
(Kaufer 1974). PMF = Posterio-mediales Fragment = Trochanter minor Fragment.

Dieses Modell bietet eine Reihe von Vorteilen gegenliber anderen Frakturmodel -
len. Zum einen ist es die genaue Reproduzierbarkeit der Fraktur, da anhand von
eindeutigen, an jedem Femur vorkommenden anatomischen Strukturen prézise
Anweisungen gegeben werden, wo die einzelnen Frakturlinien zu erzeugen sind.
Diese Konstanz des Frakturtypes bietet den Vorteil einer hohen Vergleichbarkeit
sowohl innerhalb der Gruppen al's auch zwischen den einzelnen Gruppen. Davie-
le andere Autoren ebenfalls diesen Frakturtyp fir ihre Experimente wahlen, er-
gibt sich somit der zusétzliche Vorteil einer gewissen Vergleichbarkeit der
eigenen Ergebnisse mit denen anderer Autoren (Mahomed 1994, Curtis 1994,
Flahiff 1993, Meislin 1990). Ein weiterer Vorteil besteht darin, dass es sich bei
der von Kaufer beschriebenen Fraktur um eine komplexe, instabile Mehrfrag-
mentfraktur handelt, da die mediale Abstitzung von der Fraktur wesentlich mit-
betroffen ist. Eine derartige, ausgedehnte Fraktur eignet sich in besonderem
Maf3e fur den Vergleich zwischen verschiedenen Osteosynthesematerialien, da
zu erwarten ist, dass die Schwéachen bzw. Stérken des jeweiligen |mplantates ent-
sprechend des Schweregrades der Fraktur umso deutlicher zum Vorschein kom-
men werden.
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Die Fraktur wird mit einer oszillierenden, druckluftgesteuerten Sége erzeugt (Fa.
Synthes). Um eine moglichst zuverlassige und reproduzierbare Qualitdt der
Osteosynthese zu erzielen, wird die Fraktur erst nach Einbringen des jeweiligen
Implantates in das noch unfrakturierte Femur erzeugt.

Die Kaufer'sche Fraktur entspricht nach der AO-Klassifikation einer 31-A2.2
Fraktur und somit einer pertrochantdren, multifragmentéren Femurfraktur (MUl-
ler 1991)(vgl. Abbildung 3-20: S. 46). Die 31-A2.2 Fraktur macht bei Frauen
etwa 43%, bei Mannern etwa 34% aller 31-A Frakturen aus. Von den drei 31-A
Frakturtypen ist die 31-A2 Fraktur die am haufigsten vorkommende (L ustenber-
ger 1995). Esist also gewahrleistet, dassim hier durchgef iihrten Experiment eine
epidemiologisch relevante Frakturvariante untersucht wird.

A1

A3

Abbildung 3-20: AO-Einteilung der trochantéren Frakturen.

A1: Pertrochantdr, einfach; A2: Pertrochantér, multifragmentér; A3: Subtrochantar; Die hier verwendete
experimentelle 4-Fragmentfraktur nach Kaufer entspricht einer A2.2 Fraktur nach AO (pertrochantér, mul-
tifragmentér, mit mehreren Zwischenfragmenten).

46



Im Falle einer Verwendung einer DHS in den Gruppen 1 und 2 wird das mediale
Fragment mittels einer Zugschraube refixiert. Somit lassen sich mogliche Unter-
schiede je nach Refixierung oder Nicht-Refixierung des medialen Fragmentes
fur das DHS-System herausarbeiten. Bel den intramedulléren Stabilisierungs-
techniken unterbleibt die Untersuchung des Effektes der Refixierung des media-
len Fragments, da es sich um geschlossene, minimal-invasive Operationssysteme
handelt. Die Stabilisierung des media en Fragmentes wiirde unter klinischen Be-
dingungen nicht durchgefihrt werden.

3.2.2.3 Testbedingungen und Versuchsaufbau.

Zehn der entnommenen zwolf Leichenfemurpaare werden fir die Testung der
Gruppen 1 - 5 verwendet. Bevor diese Testreihe begonnen wird, werden zwei Fe-
murpaare fur Vorversuche verwendet. Nach dem grundsétzlichen Erlernen des
spannungsoptischen Oberflachenschichtverfahrens an Nicht - Knochenmateria-
lien, dienen diese Vorversuche dem Erlernen und der zuverlassigen Anwendung
der Photostress® Methode an humanem Knochenmaterial. Ferner wird die An-
wendbarkeit der Technik auf kiinstlich frakturierte Femora erprobt, erlernt und
optimiert. Darliberhinaus dienen die Vorversuche der Modellentwicklung. Die
gewdhlten Versuchsbedingungen (s.u.) werden experimentell Gberpriift und kdn-
nen so gegebenenfalls korrigiert und optimiert werden.

Die Testbedingungen werden nach den richtungswei senden Mef3ergebnissen der
in-vivo Untersuchungen von Bergmann (1993) ausgerichtet. Bergmann présen-
tiert in dieser Studie Ergebnisse einer in-vivo Messung der Hiiftkréfte und der
Winkelverhdtnisse dieser Hiftkréfte. Die Ergebnisse stammen von Messungen
von Patienten mit implantierten, telemetrischen Hiftgelenken wahrend des Ge-
hens bzw. Laufens. Das von Bergmann gelieferte Datenmateria stellt einen Mei-
lenstein auf dem Weg zu einem besseren Verstdndnis der Biomechanik des
coxalen Femurendes dar, da er erstmals zuverlassige Mef3daten aus dem Gang-
zyklus vom lebenden Menschen liefert. Ausder grof3en Datenmengewird fur das
hier durchgefiihrte Experiment eine spezielle Situation herausgegriffen, und
zwar das langsame Gehen mit einer Geschwindigkeit von etwa 2 km/h bzw. die
Standphase wahrend des Gehens mit dieser Geschwindigkeit. Dies entspricht der
Maximalbelastung wahrend einer fir die frih-postoperative Phase nach Stabili-
sierung einer pertrochantéren Fraktur typischen Geh-Geschwindigkeit. Fir die-
sen Fall liefert Bergmann Werte flr die resultierende, maximale Kraft auf den
Huftkopf von 300% des K érpergewichtes. Die Ausrichtung dieser resultierenden
Huftkraft R ist in der Frontalebene durch den Winkel F = 25°, die Ausrichtung
von Rin der Transversalebene durch den Winkel T = 0° beschrieben (Bezugsach-
sefur Fist die lange Femurachse z, Bezugsachse fur T ist die Achse x)(vgl. Ab-
bildung 3-17: S. 40)(Bergmann 1993). Diese Werte dienen als Ausgangsbasis fir
die Vorversuche. Eswird somit bewuf3t nur auf in-vivo gemessene Daten zurlick-
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gegriffen und nicht auf errechnete Daten (siehe Kapitel Diskussion).

Im hier durchgefihrten Experiment werden keine Muskelzugsimulationen
durchgefihrt. Die eingeleitete Last wird als statische Last appliziert.

In den durchgefihrten Vorversuchen werden am nativen Femur zuerst die oben
erwahnten Versuchsbedingungen nach Bergmann getestet (R = 300% Body-
weight = BW, F = 25°, T = 0°). Vorausgreifend auf die Kapitel Ergebnisse und
Diskussion sei hier erwahnt, dass bereits beim ersten gemessenen Femur ein auf-
falliges spannungsoptisches Signal in der Schaftmitte gefunden wurde, welches
asartifizielles Biegemoment aufgrund des fehlenden Einflusses des Tractusilio-
tibialis gedeutet wird. Eine daraufhin durchgefiihrte Verminderung des Winkels
F (Ausrichtung von R in der Frontalebene) auf 20° bzw. 9° zeigt bei allen vier
getesteten Femora ein Verschwinden dieses Signales (fir F = 9°). Da die von
Bergmann gelieferten Werte fir F in-vivo, also unter dem EinfluR von Muskel-
zug, gewonnen wurden, werden diese Werte von F fir experimentelle Bedingun-
gen (keine Muskelsimulation) korrigiert: Der Winkel F wird fir die Tests der
Gruppen 1 - 5 auf 9° reduziert. Somit kann das artifizielle Biegemoment in der
Schaftmitte vermieden werden und der im Experiment fehlende Einflufd des M.
iliotibialis kompensiert werden (Details siehe Kapitel Diskussion). Somit sind
die Testbedingungen fir die Gruppen 1 - 5: R = 300% BW, F=9° und T = 0°.

Nach diesen Vorversuchen mit den nativen Femorawerden jeweilsdie DHS und
der y-Nagel in die beiden Femurpaare implantiert und erste spannungsoptische
Messungen vorgenommen. Wahrend dieser Vorversuche werden wie oben be-
schrieben die Techniken verfeinert, so dass fur die Hauptversuche (Gruppe 1 -5)
bereits ein etablierter, fertig entwickelter Versuchsablauf vorliegt. Somit ist ge-
wahrleistet, dass der technische Lernprozeld bereits vor den Hauptversuchen
stattfindet. Abbildung 3-21 verdeutlicht den Gesamt-Versuchsaufbau (vgl. Ab-
bildung 3-21: S. 49).

48



Abbildung 3-21: Versuchsaufbau I1.

Abbildung 3-21 zeigt den gesamten Versuchsaufbau: Fertig beschichtetes und eingespanntes Femur in der
Universal priifmaschine (Zwick). Das Reflexionspolariskop 031 mit Lichtquelle, Polarisator und Analysa-
tor (Fa. Measurements Group) ist auf einem Stativ befestigt. Die Kraft wird von crania eingeleitet, das
distale Ende der Anordnung befindet sich auf einer Rollplatte und ist somit frei beweglich.
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3.2.2.4 Versuchsablauf und Auswertung.

Um ein Femur vorzubereiten und komplett zu testen werden folgende Schritte
ausgefihrt:

Femurbeschaffung im Rechtsmedizinischen Institut.

Befreiung des Knochens von Weichteilen; Rontgen und CT.

Antetorsionswinkel bestimmung.

Femurachsenbestimmung, K iirzen des Femur und achsengerechtes Einbrin-

gen in den Befestigungstubus.

Aufbringen der ersten optisch aktiven Schicht.

Testen des nativen Femur in der Universal prifmaschine beginnend mit 100%

BW. Steigerung der Last in 100% BW - Schritten bis 300% BW.

Implantation des Osteosynthesemateriales. Kontroll-Réntgen.

8. Erzeugung einer standardisierten pertrochantéren Femurfraktur mit oszillie-
render Sége.

9. Aufbringen der zweiten optisch aktiven Schicht. (Die erste Schicht ist nach
Schritt 7 und 8 defekt)

10. Testen des frakturierten und stabilisierten Femurs unter einer Last von 300%
BW.

11. Steigern der Belastung in 100% BW - Schritten bis zum Versagen des Sy-
stems (Maximaltest).

12. Kontroll-Réntgen.
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Der Wert der maximalen Krafteinleitung kurz vor Versagen der Montage wird als
~absolute Stabilitét" bezeichnet.

Wéhrend der Tests werden Photos von allen Seiten sowie Videoaufzeichnungen
angefertigt. Dieses Bildmaterial wird im Anschluf3 an die Versuche ausgewertet
und analysiert. Insgesamt werden Uber 4000 Diapositive angefertigt. Hohe Iso-
chromatenordnungen, welche nahe an das optische Auflésungsvermégen gren-
zen, wie z. B. der Wert N = 7,8 (Femur VIII-links, y-Nagel, 900% BW)(vgl.
Abbildung 4-11: S. 67), kdnnen nach Digitalisierung des Bildmateriales unter
Verwendung entsprechender Bildverarbeitungssoftware vergrofRert und abschlie-
Rend analysiert werden.
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Die Versagenskriterien (Schritt 11) lauten wie folgt:

1

2.
3.
4

Penetration des Implantats durch den Huftkopf.

Collum-Corpus-Winkel < 90°.

Kompletter Verlust der Stabilitét von Knochenschaft oder -hals.

Brechen von Knochen oder Implantat oder bleibende Verbiegung des Im-

plantates.

Auf eine statistische Auswertung wird aufgrund der geringen Anzahl getesteter
Femora verzichtet.
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4 Ergebnisse

4.1 Ergebnisse der Vorversuche - Modellbildung

Die Veranderung des Winkels F (25°, 20°, 9°), definiert als die Ausrichtung der
resultierenden Huftkraft R in der Frontalebene zur langen Femurachse z (vgl.
Abbildung 3-17: S. 40), fuhrt zu folgenden Mef3ergebnissen (Tabelle 4-1 und 4-
2).

Tabelle 4-1. Ergebnisse - Vorversuche
Veranderung des Winkels: F = 25°, 20°, 9° (Femurpaar |, nativ)

Winkel F/ Rechtes Femur Linkes Femur
Belastung
F =25° Calcar: N=1,25 Calcar: N=1,25
300% BW Schaft: N=23 Schaft: N=23
(vgl. Abbildung
4-1: S. 54)
F =20° Calcar: N=1,25 Calcar: N=1,25
300% BW Schaft: N=23 Schatft: N=23
F=09° Calcar: N=1,7 Calcar: N=1,7
300% BW (vgl. Abbildung
4-2: S. 54)

BW = Body Weight; F = Winkel der Huftkraftresultierenden R in der Frontalebene zur langen
Femurachse z; N = Isochromatenordnung; Calcar = Calcar femoris; Schaft = Femurschaft
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25° nativ 300 % BW

| links
anterior

Abbildung 4-1: Femur I, links, nativ, F = 25°.

Abbildung 4-1 zeigt das linke Femur des Paares |
in der Ansicht von anterior im Nativzustand. Die
Last wird unter einem Winkel F = 25° eingeleitet
(300% BW). Im Bereich des Calcar femoris zeigt
sich ein Signal von N = 1,25. Deutlich zu erken-
nen ist das Signal im Bereich der Schaftmitte von
N =2,3. Dieses Signal ist Ausdruck eines artifizi-
ellen, unphysiologischen Biegemomentes (vgl.
Abbildung 5-7: S. 111).
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9° nativ 300 % BW

| links
anterior

Abbildung 4-2: Femur I, links, nativ, F = 9°.

Abbildung 4-2 zeigt das linke Femur des Paares |
in der Ansicht von anterior im Nativzustand. Die
Last wird unter einem Winkel F = 9° eingeleitet
(300% BW). Im Bereich des Calcar femoris
kommt es zu einer stérkeren Signalgebung (N =
1,7) alsunter F = 25°. Im Bereich der Schaftmitte
kommt das Signal zum Verschwinden. Insgesamt
zeigt sich eine wesentlich homogenere Verteilung
der Isochromaten (vgl. Abbildung 5-7: S. 111).



Tabelle 4-2. Ergebnisse - Vorversuche
Verénderung des Winkels: F = 25°, 20°, 9° (Femurpaar |1, nativ)

Winkel F / Rechtes Femur Linkes Femur

Belastung
F =25° Calcar: N=1,25 Calcar: N =1,25
300% BW Schaft: N=25 Schaft: N=25
F =20° Calcar: N=1,25 Calcar: N =1,25
300% BW Schaft: N=25 Schaft: N=25
F=09° Calcar: N=2,0 Calcar: N=2,0
300% BW

BW = Body Weight, F = Winkel der Hiiftkraftresultierenden R in der Frontalebene zur langen
Femurachse z, N = |sochromatenordnung, Calcar = Calcar femoris, Schaft = Femurschaft

Die Béastung der nativen Femora mit 300% BW und F = 25° fihrt zu einer
Stresskonzentration im Bereich der Schaftmitte mit |sochromatenordnungen von
N = 2,3 bzw. 2,5. Eine Reduktion des Winkels F auf 20° zeigt keine mef3baren
Verénderungen gegeniiber den mit F = 25° erhaltenen Werten. Eine weitere Re-
duktion des Winkels F auf 9° zeigt ein deutlich verandertes spannungsoptisches
Muster. Das Signal im Bereich des Cacar femoris nimmt zu (N = 1,7 bzw. 2,0),
wohingegen das Signal im Bereich der Femurschaftmitte fast vollstandig ver-
schwindet (vgl. Abbildung 4-2: S. 54). Das unter einem Winkel von F = 25° er-
haltene Signa im Schaftbereich wird as Ausdruck eines artifiziellen,
unphysiologischen Biegemomentes im Bereich der Schaftmitte interpretiert.
Dieses Muster ist unter einem Winkel von F = 9° nicht vorzufinden. Weiterhin
zeigt sich unter F = 9° das Belastungsmaximum im Bereich des Calcar femoris.
Somit stellt sich das Belastungsmuster unter F = 9° als wesentlich physiologi-
scher dar, verglichen mit dem Muster unter F = 25°. Aus diesem Grund erfolgen
alleweiteren Tests der Gruppen 1 - 5 mit F=9° (Einzelheiten siehe Kapitd , Dis-
kussion der Ergebnisse der Vorversuche - Modellbildung®).

Allein den Vorversuchen getesteten Femorazeigen in ihren Mef3ergebnissen den
gleichen Trend. Als Beispiel fir die Ergebnisse aus den Vorversuchen werden
Bilder des Femur | (links) gezeigt. Die Stressmuster aller Gbrigen getesteten na-
tiven Femora (Vorversuche und Gruppen 1 - 5) sind dem des gezeigten Femurs
(1, links) sowohl qualitativ wie auch quantitativ sehr &nlich.

Wie bereits erwdhnt, dienen die Vorversuche zusétzlich der Erprobung und Op-
timierung der Anwendung der PhotoStress®-M ethode an frakturierten und osteo-
synthetisch versorgten Femora. Hier zeigt sich, dass das spannungsoptische
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Oberflachenschichtverfahren nicht nur am nativen Femur, sondern auch am frak-
turierten Femur technisch anwendbar ist.

Neben den bereits erwdhnten Ergebnissen bleibt noch ein weiteres Ergebnis aus
den Vorversuchen festzuhalten: Das spannungsoptische Oberflachenschichtver-
fahren ist aufgrund seiner ganzflachigen Darstellung des Belastungsmusters in
der Lage, dabei zu helfen, Artefakte und mogliche Fehler im Versuchsaufbau
friihzeitig auf zudecken. Es eignet sich zur rationalen Optimierung von Versuchs-
bedingungen und stellt somit ein wichtiges Instrument zur Entwicklung eines
Testmodells dar.
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4.2 Ergebnisse der Gruppen 1-5
(vgl. Tabelle 3-2, S. 44)

Die im folgenden Teil aufgelisteten Isochromatenordnungen sind stets als die
mefbaren Maximalwerte der jeweiligen Region zu verstehen. Diese Maxima
sind meist in der Region des Calcar femoris und / oder dem Bereich der distalen
Fixierungs- / Verriegelungsschrauben zu finden. Sie werden im folgenden aus
Grunden der Vereinfachung oft nur als Calcar bzw. als distale Verriegelung be-
zeichnet.
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4.2.1 Ergebnisse der Gruppe 1 (Femora VI und IX)

Gruppe 1: DHS versus y-Nagel 5 ggjzen

Tabelle 4-3. |sochromatenordnungen N der Gruppe 1 (Femurpaar V1)

Belastung Rechtes Femur Linkes Femur
nativ nativ
300% BW Calcar: N=1,25 Calcar: N=1,25
Rechtes Femur, # Linkes Femur, #
v-Nagel 5 goizen DHS, PMF nicht refixiert

300% BW Calcar: N=0,7 Calcar: N=0,7

distale distale

Verriegelung: N=0,7 Verriegelung: N=1,0

Rechtes Femur, # Linkes Femur, #
y-Nagel 5 goizen DHS, PMF refixiert

300% BW Calcar: N=0,7 Calcar: N=1,0

distale distale

Verriegelung: N=0,7 Verriegelung: N=1,0
400% BW Calcar: N=0,7 Calcar: N=1,0

distale distale

Verriegelung: N=1,0 Verriegelung: N = 1,25;

Versagen

750% BW Calcar: N=0.7

distale

Verriegelung: N =2,8;

Versagen

BW = Body Weight, # = Fraktur, DHS = Dynamische Hiiftschraube, y-Nagel = GammaNagel, PMF = Po-

sterio-Mediales Fragment (vgl. Abbildung 3-19: S. 45), N = Isochromatenordnung
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Tabelle 4-4. |1sochromatenordnungen N der Gruppe 1 (Femurpaar 1X)

Belastung Rechtes Femur Linkes Femur
nativ nativ
300% BW Calcar: N=1,0 Calcar: N=1,0
Rechtes Femur, # Linkes Femur, #
v-Nagel 5 goizen DHS, PMF nicht refixiert

300% BW Calcar: N=1,0 Calcar: N=0,7

distale distale

Verriegelung: N=0,7 Verriegelung: N=1,7

Rechtes Femur, # Linkes Femur, #
v-Nagel 5 goizen DHS, PMF refixiert

300% BW Calcar: N=1,0 Calcar: N=1,25

distale distale

Verriegelung: N=0,7 Verriegelung: N=1,7
600% BW Calcar: N=0,7 Calcar: N=1,0

distale distale

Verriegelung: N=1,7 Verriegelung: N =3,5;

Versagen

800% BW Calcar: kein Signal

distale

Verriegelung: N=2,8;

Versagen

BW = Body Weight, # = Fraktur, DHS = Dynamische Hiiftschraube, y-Nagel = GammaNagel, PMF = Po-
sterio-Mediales Fragment (vgl. Abbildung 3-19: S. 45), N = Isochromatenordnung

Die Belastungsmuster der Nativtests (Femurpaar VI und IX) sind dem in Abbil-
dung 4-2 gezeigten Nativmuster des Femurs | sehr hnlich (vgl. Abbildung 4-2:
S. 54). Die Stressmaximaim Bereich des Calcar sind in beiden Knochen der je-
weiligen Paare jeweils gleich grof3 (N = 1,25 bzw. 1,0). Nach dem Erzeugen der
Fraktur und dem Einbringen des Implantates zeigt jeweils das Femur mit dem -
Nagel ein gleich grof3es bzw. groferes Signal im Bereich des Calcar, verglichen
mit der DHS ohne Refixierung des posterio-medialen Fragmentes (N = 0,7 vs.
0,7 bzw. 1,0 vs. 0,7; 300% BW). Im Bereich der distalen Fixierungsschrauben ist
das Signal bei den y-Nagel-Systemen durchwegs niedriger als bei den DHS-Sy-
stemen ohne refixiertes posterio-mediales Fragment (N = 0,7 vs. 1,0 bzw. 0,7 vs.
1,7; 300% BW). Die Refixierung des medialen Fragmentes bei der DHS fihrt in
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alen Féllen zu einer Zunahme des Calcar-Signales und somit zu einer Annéhe-
rung des Stressmusters an das Nativmuster (Femur VI: N = 0,7 vs. N = 1,0; Fe-
mur I1X: N =0,7vs. N = 1,25).

Bei den DHS-Systemen kommt es bei 400% BW bzw. 600% BW zum Versagen
aufgrund einer Verbiegung der Schenkelhal sschraube (Femur VI) bzw. einer la-
teralen Impressionsfraktur in Kombination mit einer Verbiegung der Schenkel-
hal sschraube (Femur 1X).

Das y-Nagel-System versagt bei einer Belastung von 750% bzw. 800% BW. Der
Grund liegt im einen Fall in einer Nagelverbiegung zusammen mit einer Penetra-
tion der Schenkelhalsschraube (Femur V1), im anderen Fall kommt es zu einer
Trimmerfraktur mit Ursprung im Bereich der distalen Verriegelungsbolzen (ver-
gleichbar mit der Fraktur von Femur V, links, y-Nagel, 600% BW)(vgl. Abbil-
dung 4-18: S. 74).

Je grolier die Belastung fur den y-Nagel wird, umso stérker wird die Belastung
im Bereich der distalen Verriegelung. Dies &%t sich abgewandelt auch bel der
DHS-Technik beobachten, wobei eshier bei grofReren Belastungen (> 300% BW)
zu hoheren Signalen im Bereich der distalen Fixierungsschrauben kommt,
gleichzeitig ist jedoch das Signal am Calcar femoris grof3er als beim y-Nagel.
Beispielbilder zum Vergleich DHS versusy-Nagel werden von Femoraaus Grup-
pe 2 gezeigt (siehe néchster Abschnitt).
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4.2.2 Ergebnisse der Gruppe 2 (Femora VIl und X)

Gruppe 2: DHStrochanter-stabilisierungs-Platte VErsus y-Nagel 2 gojzen’

In Gruppe 2 wird die DHS zusammen mit der Trochanterstabilisierungsplatte
(TSP) verwendet (vgl. Abbildung 2-6: S. 14). Sie dient der Fixierung von Frag-
menten des Trochanter major bel ausgedehnten trochantéren Frakturen. Zusétz-
lich wird eine zweite, im Vergleich zur DHS-Schenkelhalsschraube diinnere,
proximal gelegene Schenkelhalsschraube eingebracht (vgl. Abbildung 2-6: S.

14).
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Tabelle 4-5. |sochromatenordnungen N der Gruppe 2 (Femurpaar V1I1)

Belastung Rechtes Femur Linkes Femur
nativ nativ
300% BW Calcar: N=2,0(g. | Calcar: N = 2,0 (vgl.
Abbildung 4-3: Abbildung 4-4:
S. 63) S. 63)
Rechtes Femur, # Linkes Femur, #
DHSTSP’ PMF nicht 'Y—Nagel 2 Bolzen
refixiert
300% BW Calcar: kein Signal | Calcar: N=0,7
distale distale
Verriegelung: N=1,5«vg. | Verriegelung: N =1,7 (vgl.
Abbildung 4-5: Abbildung 4-6:
S. 64) S. 64)
Rechtes Femur, # Linkes Femur, #
DHStgp, PMF refixiert vNagel 5 golzen
300% BW Calcar: N=1,0 Calcar: N=0,7
distale distale
Verriegelung: N =1,0 (vgl. Verriegelung: N=1,7 (vgl
Abbildung 4-7: Abbildung 4-8:
S. 65) S. 65)
400% BW Calcar: N=0,7 Calcar: kein Signal
distale distale
Verriegelung: N=1,7; Verriegelung: N =2,5;
Versagen (vgl. Abbil-
(vgl. Abbil- gg”g 4-10:S.
dung 4-9: S. )
66+4-13: S. 68
900% BW Calcar: kein Signal
distale
Verriegelung: N=7,8;
Versagen
(vgl. Abbil-
dung 4-11: S.
67+4-14: S. 68

BW = Body Weight, # = Fraktur, DHS = Dynamische Hiftschraube, TSP = Trochanterstabilisierungsplat-
te, v-Nagel = Gamma Nagel, PMF = Posterio-Media es Fragment (vgl. Abbildung 3-19: S. 45), N = Iso-

chromatenordnung

AlsBeispiel fur Gruppe 1 und 2 werden Bilder von Femurpaar V1I1 gezeigt:
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nativ 300 % BW

VIl rechts
anterior

Abbildung 4-3: Femur VIII, rechts, nativ.

Abbildung 4-3 zeigt das rechte Femur des Paares
VIl in der Ansicht von anterior im Nativzustand.
Die Last (300% BW) wird unter einem Winkel F
= 9° eingeleitet. Im Bereich des Calcar femoris
zeigt sich ein Signal von N = 2,0.

nativ 300 % BW

VIl links
anterior

Abbildung 4-4: Femur VIII, links, nativ.

Abbildung 4-4 zeigt das linke Femur des Paares
VIl in der Ansicht von anterior im Nativzustand.
Die Last (300% BW) wird unter einem Winkel F
= 9° eingeleitet. Im Bereich des Calcar femoris
zeigt sich ebenfalls ein Signal von N = 2,0.
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DHS. ¢, # 300 % BW

VIl rechts
anterior

Abbildung 4-5: Femur VIII, rechts, DHS 300%
BW.

Abbildung 4-5 zeigt das rechte Femur des Paares
VIII in der Ansicht von anterior. Die Fraktur ist
mit einer DHS (mit TSP) stabilisiert, das posterio-
mediale Fragment ist nicht refixiert. Die Last
(300% BW) wird unter einem Winkel F = 9° ein-
geleitet. Im Bereich der Fixierungsschrauben
zeigt sich ein Signal von N = 1,5.
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v-Nagel # 300 % BW

Vil links
anterior

Abbildung 4-6: Femur VII1, links, ~-Nagel, 300%
BW.

Abbildung 4-6 zeigt das linke Femur des Paares
VIl in der Ansicht von anterior. Die Fraktur ist
mit einem y-Nagel stabilisiert. Die Last (300%
BW) wird unter einem Winkel F = 9° eingeleitet.
Im Bereich des Calcar femoris zeigt sich ein Sig-
nal von N = 0,7. Im Bereich der distalen Verriege-
lungsbol zen zeigt sich ein Signal von N = 1,7.



DHS. ¢, # 300 % BW

Trochanter
minor
refixiert !

1.0

Nmax =

1.0

Nmax =

VIl rechts
anterior

Abbildung 4-7: Femur VIII, rechts, DHS, 300%
BW, PMF refixiert.

Abbildung 4-7 zeigt das rechte Femur des Paares
VIl in der Ansicht von anterior. Die Fraktur ist
mit einer DHS (mit TSP) stabilisiert, das posterio-
mediale Fragment (PMF) ist jetzt refixiert. Es
wird eine Last von 300% BW eingeleitet. Im Be-
reich des Calcar femoris zeigt sich jetzt ein Signal
von N = 1,0. Im Bereich der Fixierungsschrauben
reduziert sich das Signal von N = 1,5auf N =1,0.
Das bedeutet, dass die Refixierung des Posterio-
medialen Fragmentes zu einer Anndherung des
Stressmusters an das Nativmuster fihrt (vgl. Ab-
bildung 4-3: S. 63)+(vgl. Abbildung 4-5: S. 64).

v-Nagel # 300 % BW

Vil links
anterior

Abbildung 4-8: Femur VII1, links, -Nagel, 300%
BW.

Abbildung 4-8 zeigt das linke Femur des Paares
VIII in der Ansicht von anterior. Die Fraktur ist
mit einem y-Nagel stabilisiert. Es wird eine Last
von 300% BW eingeleitet. Im Bereich des Calcar
femoris zeigt sich ein Signal von N = 0,7. Im Be-
reich der distalen Verriegelungsbolzen zeigt sich
ein Signal von N = 1,7. Das bedeutet, dass die
DHS mit refixiertem posterio-medialem Frag-
ment ein dem Nativmuster naherliegendes
Stressmuster aufweist al's die y-Nagelmontage.
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DHS.p # 400 % BW

Trochanter
minor
refixiert !

VIl rechts
medial

Abbildung 4-9: Femur VIII, rechts, DHS, 400%
BW, PMF refixiert.

Abbildung 4-9 zeigt das rechte Femur des Paares
VIl inder Ansicht von medial. Die Fraktur ist mit
einer DHS (mit TSP) stahilisiert, das posterio-me-
diale Fragment (PMF) ist refixiert. Es wird eine
Last von 400% BW eingeleitet. Im Bereich des
Calcar femoris zeigt sich jetzt ein Signal von N =
0,7. Im Bereich der Fixierungsschrauben erhtht
sichdasSignal vonN =1,0 auf N = 1,7. Eskommt
zu einem Versagen der Montage bei 400% BW
aufgrund einer Verbiegung des Implantates (vgl.
Abbildung 4-13: S. 68).
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v-Nagel # 400 % BW

Vil links
ant.-med.

Abbildung 4-10: Femur VIII, links, -Nagel,
400%BW.

Abbildung 4-10 zeigt das linke Femur des Paares
VIII in der Ansicht von anterio-medial. Die Frak-
tur ist mit einem y-Nagel stabilisiert. Eswird eine
Last von 400% BW eingeleitet. Im Bereich des
Calcar femoris zeigt sich kein Signal mehr. Im
Bereich der distalen Verriegelungsbolzen zeigt
sichjetzt ein Signal von N = 2,5. Jemehr Kraft die
v-Nagel montage aufnimmt, desto weniger bezieht
sie den Calcar femoris in den Kraftflu® mit ein.
Dies ist in einem stérkeren Ausmal der Fall as
bel der DHS.



v-Nagel # 900 % BW

Vil links
ant.-med.

Abbildung 4-11: Femur VI1I, links, y-Nagel, 900%
BW.

Abbildung 4-11 zeigt das linke Femur des Paares
VIl in der Ansicht von anterio-medial. Die Frak-
tur ist mit einem y-Nagel stabilisiert. Eswird eine
Last von 900% BW eingeleitet. Im Bereich des
Calcar femoris zeigt sich kein Signal. Im Bereich
der distalen Verriegelungsbolzen zeigt sich jetzt
einmaximales Signal von N = 7,8. Eskommt zum
Versagen der Montage durch Trummerfraktur
ausgehend von dem Stressmaximum im Bereich
der distalen Verriegelungsschrauben (vgl. Abbil-
dung 4-12: S. 67).

Abbildung 4-12: Femur VIII, links, y-Nagel, nach
\ersagen.

Abbildung 4-12 zeigt das linke Femur des Paares
VIII in der Ansicht von anterior nach Krafteinlei-
tung mit 900% BW. Es kam zum Versagen der
Montage durch eine ausgedehnte Trummerfraktur
ausgehend von dem Stressmaximum im Bereich
der distalen Verriegelungsschrauben (vgl. Abbil-
dung 4-14: S. 68).
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Abbildung 4-13: DHSvon Femur VIII, rechts,
nach Versagen.

Abbildung 4-13 zeigt die DHS des Femurs VIII,
rechts, nach Versagen. Man erkennt die deutliche
Verbiegung der Schenkel hal sschraube.
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Abbildung 4-14: y-Nagel von Femur VIII, links,
nach Versagen.

Abbildung 4-14 zeigt den y-Nagel des Femurs
V111, links, nach Versagen. Zusétzlich zu der oben
gezeigten Trummerfraktur kommt es zu einer dis-
kreten Verbiegung des Implantates.



Tabelle 4-6. |sochromatenordnungen N der Gruppe 2 (Femurpaar X)

Belastung Rechtes Femur Linkes Femur
nativ nativ
300% BW Calcar: N=1,7 Calcar: N=1,7
Rechtes Femur, # Linkes Femur, #
'Y-NaQEI 2 Bolzen DHSTSP' PMF nicht
refixiert
300% BW Calcar: N=0,7 Calcar: N=0,7
distale distale
Verriegelung: N=0,7 Verriegelung: N=1,7
Rechtes Femur, # Linkes Femur, #
v-Nagel 5 golzen DHStgp, PMF refixiert
300% BW Calcar: N=0,7 Calcar: N=1,0
distale distale
Verriegelung: N=0,7 Verriegelung: N=1,7
450% BW Calcar: N=0,7 Calcar: N=1,0
distale distale
Verriegelung: N=1,5 Verriegelung: N = 3,5;
Versagen
900% BW Calcar: N=23
distale
Verriegelung: N=4,5
Versagen

BW = Body Weight, # = Fraktur, DHS = Dynamische Huftschraube, TSP = Trochanterstabilisierungsplat-
te, y-Nagel = Gamma Nagel, PMF = Posterio-Mediales Fragment (vgl. Abbildung 3-19: S. 45), N = Iso-
chromatenordnung

Die NativmeRwerteinnerhalb eines Paares sind jeweils gleich grof3 (N = 2,0 bzw.
N = 1,7). Die Trochanterstabilisierungsplatte und die zusétzliche zweite Schen-
kelhalsschraube zeigen keinen erkennbaren Einfluf3 auf das spannungsoptische
Muster (vgl. Abbildung 2-6: S. 14). Weder eine erhohte absolute Stabilitét, noch
eine verminderte Rotation des Kopffragmentes kann festgestellt werden. Beide
Effekte wéren bei Verwendung der Trochanterstabilisierungsplatte denkbar.

Der Trend der Mef3werte von Gruppe 2 ist somit der gleiche wie der der Gruppe
1. Auch hier fuhrt eine Refixierung des posterio-medialen Fragmentes bei den
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DHS-Systemen zu einer stérkeren Einbindung der Calcarregion und somit zu ei-
ner Anndherung an das native Belastungsmuster. Das y-Nagel-System fuhrt, &hn-
lich wie in Gruppe 1, zu einer Stresskonzentration im Bereich der distalen
Verriegelung, die bei Femur V111 alerdings deutlicher ausgeprégt ist als bei Fe-
mur X. Im Gesamttrend (Gruppe 1 und 2) fallt die Stresskonzentration im Be-
reich der distalen Verriegelung beim y-Nagel geringer aus als bei der DHS.

Die DHS-Montage versagt bei deutlich niedrigeren Belastungswerten als die y-
Nagel-Montage (400% bzw. 450% BW vs. 900% BW). Bel der DHS kommt es
jeweils zu einer Verbiegung der Schenkelhalsschraube (vgl. Abbildung 4-13: S.
68), beim y-Nagel jeweils zu einer Trummerfraktur, ausgehend von den distalen
Verriegel ungsschrauben (vgl. Abbildung 4-12: S. 67). Bei Femur V11 kam es zu-
sétzlich zu einer Nagelverbiegung (vgl. Abbildung 4-14: S. 68).

Bemerkenswert ist die htchste im Gesamtexperiment gemessene | sochromaten-
ordnung von N = 7,8 (Femur V1I1-links, y-Nagel, distale Verriegelung) kurz vor
Versagen der Montage. Dies entspricht einer Hauptdehnungsdifferenz von 11323
pm/m = 11 mm/m (vgl. Abbildung 4-11: S. 67)!
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4.2.3 Ergebnisse der Gruppe 3 (Femora IV und V)

Gruppe 3: PFN260mm, Stahl, 2 Bolzen Versus y—NageI 2 Bolzen-

Tabelle 4-7. Isochromatenordnungen N der Gruppe 3 (Femurpaar 1V)

Belastung Rechtes Femur Linkes Femur
nativ nativ
300% BW Calcar: N=1,7 Calcar: N=1,7
Rechtes Femur, # Linkes Femur, #
y-Nagel 5 goizen PFN260, stahl, 2 Bolzen
300% BW Calcar: kein Signal | Calcar: kein Signal
distale distale
Verriegelung: N=1,25 Verriegelung: N=0,7
600% BW Calcar: kein Signal | Calcar: kein Signal
distale distale
Verriegelung: N=3,5 Verriegelung: N=25
625% BW Calcar: kein Signal
distale
Verriegelung: N=3,3;
Versagen
650% BW Calcar: kein Signal
distale
Verriegelung: N =4,0;
Versagen

BW = Body Weight, # = Fraktur, y-Nagel = Gamma Nagel, PFN = Proximaler Femur Nagel,
260 = Lange des PFN in mm, N = Isochromatenordnung
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Tabelle 4-8. |sochromatenordnungen N der Gruppe 3 (Femurpaar V)

Belastung Rechtes Femur Linkes Femur
nativ nativ
300% BW Calcar: N=2,0 Calcar: N=2,0
Rechtes Femur, # Linkes Femur, #
PFN260, stanl, 2 Bolzen ¥-Nagel 5 goizen
300% BW Calcar: N=0,7 Calcar: kein Signal
distale distale
Verriegelung: N=0,7 Verriegelung: N=1,25
(vgl. Abbil- (vgl. Abbil-
dung 4-15: S. dung 4-16: S.
73) 73)
600% BW Calcar: N=1,25 Calcar: N=0,7
distale distale
Verriegelung: N=20 Verriegelung: N =5,5;
(vgl. Abbil- Versagen
dung 4-17: S. (vgl. Abbil-
74) dung 4-18: S.
74)
670% BW Calcar: N=0,7
distale
Verriegelung: N=2,8;
Versagen
(vgl. Abbil-
dung 4-19: S.
75)(vgl. Abbil-
dung 4-20: S.
75)

BW = Body Weight, # = Fraktur, y-Nagel = Gamma Nagel, PFN = Proximaler Femur Nagel,
260 = Lange des PFN in mm, N = Isochromatenordnung

Als Beispielbilder fir Gruppe 3 werden Bilder von Femurpaar V gezeigt (siehe

Verweise):
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PFN # 300 % BW

N,,.. = 0.7

V rechts
anterior

Abbildung 4-15: Femur V, rechts, PFN, 300%
BW.

Abbildung 4-15 zeigt das rechte Femur des Paares
V in der Ansicht von anterior. Die Fraktur ist mit
einem PFN stabilisiert. Es wird eine Last von
300% BW eingeleitet. Im Bereich des Calcar
zeigt sich ein Signal von N = 0,7. Im Bereich der
distalen Fixierungsschrauben zeigt sich ebenfalls
ein Signa von N = 0,7, und somit ein deutlich
niedrigeres Signal als beim y-Nagel.

v-Nagel # 300 % BW

_—
Ninax = 1.25 famil
V links
anterior

Abbildung 4-16: Femur V, links, y-Nagel, 300%
BW.

Abbildung 4-16 zeigt das linke Femur des Paares
V in der Ansicht von anterior. Die Fraktur ist mit
einem y-Nagel stabilisiert. Es wird eine Last von
300% BW eingeleitet. Im Bereich des Calcar
zeigt sich kein Signal. Im Bereich der distalen Fi-
xierungsschrauben zeigt sich ein Signal von N =
1,25.
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PFN # 600 % BW

V rechts
medial

Abbildung 4-17: Femur V, rechts, PFN, 600%
BW.

Abbildung 4-17 zeigt das rechte Femur des Paares
V in der Ansicht von anterior. Die Fraktur ist mit
einem PFN stabilisiert. Es wird eine Last von
600% BW eingeleitet. Im Bereich des Calcar
zeigt sich ein Signal von N = 0,7. Im Bereich der
distalen Fixierungsschrauben zeigt sich ein Signal
von N = 2,0 und somit ein deutlich niedrigeres
Signal alsbeim y-Nagel (N = 2,0 versus5,5).
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v-Nagel # 600 % BW

V links
medial

Abbildung 4-18: Femur V, links, y-Nagel, 600%
BW.

Abbildung 4-18 zeigt das linke Femur des Paares
V in der Ansicht von anterior. Die Fraktur ist mit
einem y-Nagel stabilisiert. Es wird eine Last von
600% BW eingeleitet. Im Bereich des Calcar
zeigt sich ein Signal von N = 0,7. Im Bereich der
distalen Fixierungsschrauben zeigt sich ein Signal
von N = 5,5! Eskommt zum Versagen der Monta-
ge infolge einer Fraktur im Bereich der distalen
Verriegelungsschrauben.



PFN # 670 % BW

V rechts
medial

Abbildung 4-19: Femur V, rechts, PFN, 670% Abbildung 4-20: PFN von Femur V, rechts, nach
BW. \ersagen.

Abbildung 4-19 zeigt dasrechte Femur desPaares  Abbildung 4-20 zeigt den PFN von Femur V,
V in der Ansicht von anterior. Die Fraktur ist mit  rechts, nach Versagen. Man erkennt die deutliche
einem PFN stabilisiert. Es wird eine Last von Nagelverbiegung des PFN.

670% BW eingeleitet. Im Bereich des Calcar

zeigt sich weiterhin ein Signal von N = 0,7. Im

Bereich der distalen Fixierungsschrauben zeigt

sich ein Signal von N = 2,8. Es kommt zum Ver-

sagen der Montage durch Nagelverbiegung (vgl.

Abbildung 4-20: S. 75).

Die Isochromatenordnungen der nativen Femorasind jeweilsgleich innerhalb ei-
nes Paares (N = 1,7 bzw. N = 2,0). Das Nativmuster der Gruppe 3 gleicht quali-
tativ dem aus den Vorversuchen sowie dem aus den Gruppen 1 und 2 (vgl.
Abbildung 4-3: S. 63)+(vgl. Abbildung 4-4: S. 63).

Bel allen applizierten Lasten zeigt diey-Nagel-Montage deutlich hohere | sochro-
matenordnungen und somit hoheren Stress im Bereich der distalen Verriege-
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lungsschrauben als die PFN-Montage (N = 1,25 vs. 0,7 bei 300% BW; N = 3,5
vs. 2,5 bzw. N = 5,5 vs. 2,0 bei 600% BW). Bei Femurpaar IV a3t sich im Frak-
turmodus im Gegensatz zu Femurpaar V kein Calcarsigna nachweisen. Beim
Femurpaar V zeigt sich bei einer Last von 300% BW bei dem PFN ein Calcarsi-
gna von N = 0,7 wéhrend bei dem y-Nagel kein Signal auftritt. Bei einer Last
von 600% zeigt die PFN-Montage im Calcarbereich einen Ordnungswert von N
=1,25im Gegensatz zu N = 0,7 bei der y-Nagel-Montage. Somit liegt das PFN-
System hier néher am Nativmuster als das y-Nagel-System.

Die absolute Stabilitét zeigt sich ungleichsinnig: Im einen Fall versagt das PFN-
System friiher as das y-Nagel-System (Femur 1V, 625% vs. 650% BW), im an-
deren Fall ist es genau umgekehrt (Femur V, 670% vs. 600% BW). Die Werte der
absoluten Stabilitét liegen relativ nahe beieinander, verglichen mit denen der
Gruppe 1 und 2.

Die PFN-Montage versagt jeweils durch Nagelverbiegung (vgl. Abbildung 4-20:
S. 75), die y-Nagel-Montage versagt in beiden Fallen durch Verbiegung, bei Fe-
mur V kommt es zusétzlich zur Trimmerfraktur im Bereich der distalen Verrie-
gelung (vgl. Abbildung 4-18: S. 74).
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4.2.4 Ergebnisse der Gruppe 4 (Femora Xl und XIlI)

Gruppe 4: PFN260mm, Stahl, 1 Bolzen VErsus y-Nagel 1 ggjzen:

Im Gegensatz zu Gruppe 3 wird jeweils nur eine distale Verriegelungsschraube

verwendet.

Tabelle 4-9. Isochromatenordnungen N der Gruppe 4 (Femurpaar X1)

Belastung Rechtes Femur Linkes Femur
nativ nativ
300% BW Calcar: N=1,25 Calcar: N=1,25
Rechtes Femur, # Linkes Femur, #
y-Nagel 1 goizen PFN260, stahl, 1 Bolzen
300% BW Calcar: kein Signal | Calcar: kein Signal
distale distale
Verriegelung: N=1,0 Verriegelung: N=0,7
800% BW Calcar: kein Signal | Calcar: kein Signal
distale distale
Verriegelung: N =3,5; Verriegelung: N=23
Versagen
870% BW Calcar: kein Signal
distale
Verriegelung: N=3,3;
Versagen

BW = Body Weight, # = Fraktur, y-Nagel = Gamma Nagel, PFN = Proximaler Femur Nagel,
260 = Lange des PFN in mm, N = Isochromatenordnung
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Tabelle 4-10. Isochromatenordnungen N der Gruppe 4 (Femurpaar X11)

Belastung Rechtes Femur Linkes Femur
nativ nativ
300% BW Calcar: N=1,7 Calcar: N=1,7
Rechtes Femur, # Linkes Femur, #
PFN2e0, stahl, 1 Bolzen y-Nagel 1 goizen
300% BW Calcar: N=1,25 Calcar: N=0,7
distale distale
Verriegelung: N =0,4 g. | Verriegelung: N =0,7 (vgl.
Abbildung 4- Abbildung 4-
21:S.79) 22:S.79)
700% BW Calcar: N=0,7 Calcar: kein Signal
distale distale
Verriegelung: N=1,5; Verriegelung: N = 4,5;
Versagen Versagen
(vgl. Abbil- (vgl. Abbil-
dung 4-23: S. dung 4-24: S.
80) 80)

BW = Body Weight, # = Fraktur, y-Nagel = Gamma Nagel, PFN = Proximaler Femur Nagel,
260 = Lange des PFN in mm, N = I sochromatenordnung

AlsBeispiel fur die Ergebnisse der Gruppe 4 werden Bilder von Femurpaar X1I
gezeigt (siehe Verweise):
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PFN # 300 % BW

Xl rechts
medial

Abbildung 4-21: Femur XlIl, rechts, PFN, 300%
BW.

Abbildung 4-21 zeigt das rechte Femur des Paares
X1l in der Ansicht von medial. Die Fraktur ist mit
einem PFN stabilisiert. Es wird eine Last von
300% BW eingeleitet. Im Bereich des Calcar
zeigt sichein Signal von N = 1,25. Im Bereich der
distalen Fixierungsschrauben zeigt sich ein Signal
von N = 0,4 und somit ein deutlich niedrigeres
Signal as beim y-Nagel. Insgesamt liegt das
Stressmuster der PFN-Montage ndher am Na-
tivmuster al's das der y-Nagelmontage.

v-Nagel # 300 % BW

Xl links
medial

Abbildung 4-22: Femur XII, links, -Nagel, 300%
BW.

Abbildung 4-22 zeigt das linke Femur des Paares
XIl'inder Ansicht von medial. Die Fraktur ist mit
einem y-Nagel stabilisiert. Es wird eine Last von
300% BW eingeleitet. Im Bereich des Calcar
zeigt sich ein Signal von N = 0,7. Im Bereich der
distalen Fixierungsschrauben zeigt sich ebenfalls
ein Signal von N =0,7.
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PFN # 700 % BW

=
1

1.5

max

Xl rechts
medial

Abbildung 4-23: Femur XlI, rechts, PFN, 700%
BW.

Abbildung 4-23 zeigt das rechte Femur des Paares
XI1'in der Ansicht von medial. Die Fraktur ist mit
einem PFN stabilisiert. Es wird eine Last von
700% BW eingeleitet. Im Bereich des Calcar
zeigt sich ein Signal von N = 0,7. Im Bereich der
distalen Fixierungsschrauben zeigt sich ein Signal
von N = 1,5, und somit erneut ein deutlich niedri-
geres Signal als beim y-Nagel.
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v-Nagel # 700 % BW

Kopf-
rotation !

Xl links
medial

Abbildung 4-24: Femur XII, links, -Nagel, 700%
BW.

Abbildung 4-24 zeigt das linke Femur des Paares
XIl'in der Ansicht von medial. Die Fraktur ist mit
einem y-Nagel stabilisiert. Es wird eine Last von
700% BW eingeleitet. Im Bereich des Calcar
zeigt sich kein Signal. Im Bereich der distalen Fi-
xierungsschrauben zeigt sich ein Signal von N =
4.5, waseiner dreifachen Stresskonzentration ver-
glichen mit dem PFN entspricht. Gut zu erkennen
ist die Rotation des Kopffragmentes. Beim PFN
ist dieses Phanomen aufgrund der zusétzlichen
Antirotationsschraube nicht festzustellen (vgl.
Abbildung 2-6: S. 14).



Das Nativmuster der Femora der Gruppe 4 ist dem in den Vorversuchen gezeig-
ten sehr dhnlich (vgl. Abbildung 4-2: S. 54). Das | sochromatenniveau innerhal b
der jeweiligen Paare ist gleich (N = 1,25 bzw. N = 1,7).

Das y-Nagel-System zeigt durchwegs hohere Isochromatenordnungen im Be-
reich der distalen Verriegelung im Vergleich zu dem PFN-System (N = 1,0vs. 0,7
bzw. N = 0,7 vs. 0,4 bei 300% BW). Gleiches gilt auch fir hthere Belastungen
(z. B. Femur X11-700% BW: N = 1,5 vs. 4,5)(vgl. Abbildung 4-23: S. 80)+(vgl.
Abbildung 4-24: S. 80).

Im Femurpaar X1 kann im Frakturmodus kein Calcarsigna erhalten werden. Im
Femurpaar X11, wo ein Cal carsignal mef3bar ist, erweist essich beim PFN alsgro-
[er, verglichen mit dem y-Nagel (N = 1,25 vs. 0,7). Somit zeigt sich die PFN-
Montage ndher am Nativmuster als die y-Nagel-Montage (vgl. Abbildung 4-21:
S. 79).

Alle Systeme versagen aufgrund einer Nagelverbiegung. Bei Femur X1 versagt
der y-Nagel friher alsder PFN (800% BW vs. 870% BW). Bei Femur X1 versa-
gen beide Systeme bei 700% BW. In Gruppe 4 kommt es zu keinem Versagen
aufgrund einer Fraktur.
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Der Effekt der Verwendung nur einer anstelle von zwei distalen Verriegelungs-
schrauben erschlief3t sich aus Tabelle 4-11:

Tabelle 4-11. Effekt der Verwendung von einer statt von zwei distalen Verriegelungsbolzen

Belastung /

Femur / Cgruppe PFN260, stanl, 2 Bolzen: # y-Nagel 5 goizen: #
300% BW distale distale

Femur IV, Gruppe 3 Verriegelung: N=0,7 Verriegelung: N=1,25
300% BW distale distale

Femur V, Gruppe 3 Verriegelung: N=0,7 Verriegelung: N=1,25

PFNZGO, Stahl, 1 Bolzen: #

y-Nagel 1 golzens #

300% BW distale distale
Femur XI, Gruppe 4 | Verriegelung: N=0,7 Verriegelung: N=1,0
300% BW distale distale
Femur XII, Gruppe 4 | Verriegelung: N=04 Verriegelung: N=0,7

PFNZGO, Stahl, 2 Bolzen: #

y-Nagel ; gojzens #

600% BW distale distale
Femur IV, Gruppe 3 | Verriegelung: N=25 Verriegelung: N=35
600% BW distale distale
Femur V, Gruppe 3 Verriegelung: N=20 Verriegelung: N=55

PFN260, stanl, 1 Bolzen: #

y-Nagel 1 goizens #

600% BW distale distale
Femur XI, Gruppe 4 | Verriegelung: N=1,7 Verriegelung: N=23
600% BW distale distale
Femur XII, Gruppe 4 | Verriegelung: N=1,0 Verriegelung: N=25

BW = Body Weight, # = Fraktur, y-Nagel = Gamma Nagel, PFN = Proximaler Femur Nagel,
260 = Lange des PFN in mm, N = Isochromatenordnung

Die hochste Last, die von alen Femora der Gruppen 3 und 4 erreicht wird, ist
600% BW. Wird nun ein Vergleich innerhalb einer Stabilisierungsgruppe durch-
gefuihrt (PFN oder y-Nagel), so zeigt sich, dass die gemessenen Isochromaten-
ordnungen immer hoher sind, wenn zwei distale Verriegelungsschrauben
verwendet werden (vgl. Tabelle 4-11, S. 82). Dies trifft fir beide angegebenen
Belastungsstufen zu (300% BW und 600% BW).
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Ferner zeigt sich, dass der Betrag der Differenz der gemessenen | sochromaten-
ordnungen zwischen 300% BW und 600% BW immer dann niedriger ist, wenn
nur eine Verriegelungsschraube verwendet wird, vorausgesetzt der Vergleich
wird innerhalb einer Stabilisierungsgruppe durchgefiihrt (PFN oder y-Na-
gel)(vgl. Tabelle 4-12, S. 82).

Beispiel:
Femur IV peN-2B ol zen'
N = 2,5 (600% BW) minus N = 0,7 (300% BW) = 1,8

Femur X1pe-1B0lzen:
N = 1,7 (600% BW) minus N = 0,7 (300% BW) = 1,0

1,8 > 1,0; d. h. die relative Zunahme der Isochromatenordnungen im Bereich
zwischen 300% BW und 600% BW ist bel Verwendung nur eines Bolzens gerin-
ger alsbel Verwendung von zwei Bolzen.

Analog dazu verhalten sich auch ale (!) anderen Differenz-Werte (insgesamt
acht Moglichkeiten). Dies bedeutet, dass die Verwendung von nur einer distalen
Verriegelungsschraube zu einem geringeren Anstieg (niedrigere Differenz) der
distalen Belastung fiihrt, als bei der Verwendung von zwei distalen Schrauben.
Dies trifft jeweils flr beide Stabilisierungsmethoden zu (PFN und y-Nagel). Be-
stétigt wird diese Beobachtung dadurch, dassin Gruppe 4 kein Osteosynthesesy-
stem, insbesondere keine y-Nagel-Montage, durch eine Fraktur im Bereich der
distalen Verriegelungsschrauben versagt, was in den Gruppen 1 - 3 jeweils min-
destens einmal der Fall ist.

Unabhangig von diesen Beobachtungen zeigt das PFN-System in allen verwen-
deten Modi (300% BW und 600% BW) durchwegs niedrigere | sochromatenord-
nungen, verglichen mit dem y-Nagel-System. Dies gilt fur Gruppe 3 und 4 (vgl.
Tabelle 4-11, S. 82).
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4.2.5 Ergebnisse der Gruppe 5 (Femora Xlll und XIV)

Gruppe 5: PFN60mm, stahl, 1 Bolzen VErsUS PFN2gomm, Titan, 1 Bolzen:

Tabelle 4-12. Isochromatenordnungen N der Gruppe 5 (Femurpaar X111)

Belastung Rechtes Femur Linkes Femur
nativ nativ
300% BW Calcar: N=1,7 Calcar: N=1,7
Rechtes Femur, # Linkes Femur, #
I:)FNZ60, Stahl, 1 Bolzen PFNZGO, Titan, 1 Bolzen
300% BW Calcar: kein Signal Calcar: N=1,0
distale distale
Verriegelung: N=1,5ug. | Verriegelung: N = 1,0 (vgl.
Abbildung 4- Abbildung 4-
25: S. 85) 26: S. 85)
700% BW Calcar: N=1,25 Calcar: N=0,7
distale distale
Verriegelung: N =3,5(gl. | Verriegelung: N =86,5;
Abbildung 4- Versagen
27:S. 86) (vgl. Abbil-
dung 4-28: S.
86)
800% BW Calcar: N=15
distale
Verriegelung: N =4,5;
Versagen
(vgl. Abbil-
dung 4-29: S.
87)

BW = Body Weight, # = Fraktur, PFN = Proximaler Femur Nagel, 260 = Lange des PFN in mm,
N = Isochromatenordnung

AlsBeispiel fir die Ergebnisse der Gruppe 5 werden Bilder von Femurpaar XI11
gezeigt (siehe Verweise):
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PFNg,., # 300 %BW

Npax = 1.5

max

Xl rechts
anterior

Abbildung 4-25: Femur XIll, rechts, PFN-Sahl,
300% BW.

Abbildung 4-25 zeigt das rechte Femur des Paares
X1l in der Ansicht von anterior. Die Fraktur ist
mit einem PFN-Stahl stabilisiert. Es wird eine
Last von 300% BW eingeleitet. Im Bereich des
Calcar zeigt sich kein Signa. Im Bereich der di-
stalen Fixierungsschrauben zeigt sich ein Signal
vonN =15.

PFN;,... # 300 %BW

Xl links
anterior

Abbildung 4-26: Femur XIlII, links, PFN-Titan,
300% BW.

Abbildung 4-26 zeigt das linke Femur des Paares
X1l in der Ansicht von anterior. Die Fraktur ist
mit einem PFN-Titan stabilisiert. Es wird eine
Last von 300% BW eingeleitet. Im Bereich des
Calcar zeigt sich ein Signal von N = 1,0. Im Be-
reich der distalen Fixierungsschrauben zeigt sich
ebenfalls ein Signal von N = 1,0. Somit liegt das
Stressmuster der PFN-Titan Montage bei physio-
logischen Lasten (300% BW) ndher am Nativmu-
ster als das der PFN-Stahl Montage.
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PFNg,., # 700 %BW

=1,25

max

=3,5

Xl rechts
medial

Abbildung 4-27: Femur XIll, rechts, PFN-Sahl,
700% BW.

Abbildung 4-27 zeigt das rechte Femur des Paares
XII'inder Ansicht von medial. Die Fraktur ist mit
einem PFN-Stahl stabilisiert. Es wird eine Last
von 700% BW eingeleitet. Im Bereich des Calcar
zeigt sichein Signal von N = 1,25. Im Bereich der
distalen Fixierungsschrauben zeigt sich ein Signal
von N = 3,5. Bei hohen Lasten (> 300%BW) zeigt
die Stahlverson des PFN das gunstigere
Stressmuster alsdie Titanversion. Bei gro3en Be-
lastungen ist der Stahl-PFN in der Lage, mehr
Kraft selbst aufzunehmen, und trégt somit zu ei-
ner Verringerung der Oberflédchendehnung bei.
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PFN;,.. # 700 %BW

Xl links
medial

Abbildung 4-28: Femur XIlI, links, PFN-Titan,
700% BW.

Abbildung 4-28 zeigt das linke Femur des Paares
XI1I'inder Ansicht von medial. Die Fraktur ist mit
einem PFN-Titan stabilisiert. Es wird eine Last
von 700% BW eingeleitet. Im Bereich des Calcar
zeigt sich ein Signal von N = 0,7. Im Bereich der
distalen Fixierungsschrauben zeigt sich ein Signal
von N = 6,5, und somit ein deutlich hoheres
Signal as bei der Stahlversion des PFN. Es
kommt zum Versagen der Montage bei 700% BW
aufgrund einer Nageldeformation (vgl. Abbil-
dung 4-20: S. 75).



PFNg,., # 800 %BW

Xl rechts
medial

Abbildung 4-29: Femur XIlI, rechts, PFN-Sahl,
800% BW.

Abbildung 4-29 zeigt das rechte Femur des Paares
XII'inder Ansicht von medial. Die Fraktur ist mit
einem PFN-Stahl stabilisiert. Es wird eine Last
von 800% BW eingeleitet. Im Bereich des Calcar
zeigt sich ein Signal von N = 1,5. Im Bereich der
distalen Fixierungsschrauben zeigt sich ein Signal
von N = 4,5. Eskommt zum Versagen der Monta-
ge bei 800% BW aufgrund einer Nagel deformati-
on (vgl. Abbildung 4-20: S. 75).
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Tabelle 4-13. Isochromatenordnungen N der Gruppe 5 (Femurpaar X1V)

Belastung Rechtes Femur Linkes Femur
nativ nativ
300% BW Calcar: N=1,7 Calcar: N=1,7
Rechtes Femur, # Linkes Femur, #
PFEN260, Titan, 1 Bolzen PFN260, stanl, 1 Bolzen
300% BW Calcar: N=1,25 Calcar: N=0,7
distale distale
Verriegelung: N=1,25 Verriegelung: N=1,5
400% BW Calcar: N=1,0 Calcar: kein Signal
distale distale
Verriegelung: N=2,8 Verriegelung: N=23
Versagen
450% BW Calcar: kein Signal
distale
Verriegelung: N=2,8;
Versagen

BW = Body Weight, # = Fraktur, PFN = Proximaler Femur Nagel, 260 = Lange des PFN in mm,
N = Isochromatenordnung

Gruppe 5 wird gebildet, um die Unterschiede der beiden verschiedenen Material -
Ausfihrungen des PFN zu ermitteln (Stahl versus Titan).

Wie bei alen bisherigen Nativmustern, ist auch das in Gruppe 5 vorgefundene
Muster den bisher beobachteten sehr dhnlich (vgl. Abbildung 4-2: S. 54). Wieder
sind die Isochromatenordnungen innerhalb eines Paares gleich grol3 (je N = 1,7).

Dieim Frakturmodus vorgefundenen M ef3werte divergieren beziglich der appli-
Zierten Last (hoch oder niedrig): Die bel ,,normalem* Gehen auftretenden phy-
siologischen Belastungen (300% BW - niedrige Belastung) fihren bei
Verwendung der Stahlversion des PFN zu einer niedrigeren Belastung des Cal car
und einer htheren Belastung in der Umgebung der distalen Verriegelung im Ver-
gleich zur Titanversion (Femur XI11-PFN-Stahl: Calcar ohne Signal, distal N =
1,5 (vgl. Abbildung 4-25: S. 85) versus XI11-PFN-Titan: Calcar N = 1,0, distal N
=1,0 (vgl. Abbildung 4-26: S. 85); Femur XIV-PFN-Stahl: Calcar N =0,7, distal
N = 1,5 versus XIV-PFN-Titan: Calcar N = 1,25, distal N = 1,25).

Maximale, fur ,normales’ Gehen unphysiologische Belastungen (grofler as
300% BW), fuihren zu den umgekehrten Ergebnissen. In diesen Féllen zeigt die
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Titanversion des PFN niedrigere |sochromatenwerte im Bereich des Calcar und
hohere Signale im distalen Bereich im Vergleich zur Stahlversion (Femur XI111-
PFN-Titan: Calcar N = 0,7, distal N = 6,5 (vgl. Abbildung 4-28: S. 86) versus
XII1-PFN-Stahl: Calcar N = 1,25, distal N = 3,5 (vgl. Abbildung 4-27: S. 86); Fe-
mur XIV-PFN-Titan: Calcar N = 1,0, distal N = 2,8 versus X1V-PFN-Stahl: Cal-
car ohne Signal, distal N = 2,3; Last 700% BW bzw. 400% BW).

Die absolute Stabilitét des Stahl-PFN ist in beiden Féllen hoher als die des Titan-
PFN (800% BW vs. 700% BW bzw. 450% BW vs. 400% BW).

Beide Systemausf iihrungen versagen aufgrund von Nagelverbiegung, welche je-
weilsbei der Titanversion etwas mehr ausgepragt ist alsbei der Stahlversion. Bei
den Maximaltests sind keine Frakturen zu beobachten.

4.2.6 Gruppenubergreifende Beobachtungen

Insgesamt &3t sich festhaten, dass die Qualitét der Nativmuster aller getesteten
Femoraim wesentlichen gleichist. Es ergeben sich lediglich Unterschiedein der
Auspragung des gemessenen Maximums im Bereich des Calcar femoris.

Das PFN-System zeigt bei allen Vergleichen mit dem y-Nagel-System - unabhan-
gig davon, ob ein oder zwei distale Verschraubungen gewahlit werden - niedrigere
I sochromatenordnungen im Bereich der distalen Verriegelung.

Dieabsolute Stabilitat liegt beim y-Nagel immer tber der der Dynamischen Huft-
schraube. Die absolute Stabilitét des PFN ist mindestens genausohoch oder gro-
Rer im Vergleich zum y-Nagel (einzige Ausnahme Femur 1V). Die absolute
Stabilitat des PFN in der Stahlversion ist grofRer als die des PFN in der Titanver-
sion.

Das einzige Implantat, welches aufgrund einer Fraktur im Schaftbereich versagt,
ist der yv-Nagel (Gruppe 1 und 2: drei Frakturen von vier mit dem y-Nagel stabi-
lisierten Femora; Gruppe 3: eine Fraktur von zwei mit dem y-Nagel stabilisierten
Femora). Auffélligist hierbei, dassder y-Nagel nur in Gruppe 4, also der einzigen
Gruppe, in der distal einfach verriegelt wird, nicht frakturiert.

Beim PFN kommt es zu keiner einzigen Fraktur, weder in Gruppe 3 und 4, noch
in Gruppe 5. Ferner 183 sich festhalten, dass der in einem Femurpaar einer Grup-
pe gefundene Trend der gemessenen | sochromatenordnungen sich eindeutig und
in jedem Fall auch bei dem zweiten Femurpaar der gleichen Gruppe wiederfin-
det. Es bestehen lediglich Unterschiedein der Grof3e der gemessenen | sochroma-
tenordnungen.
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5 Diskussion

5.1 Diskussion der Methodik

5.1.1 Spannungsoptik

5.1.1.1 Historisches - Bedeutung in der Medizin.

Licht als Mef3mittel wird in Naturwissenschaft und Technik seit langem verwen-
det. So z. B. bei der Stereophotographie, einem urspriinglichin der Vermessungs-
kunde entwickelten Verfahren, welches von Bauingeniueren und
Maschinenbauern genutzt wurde. Andere optische Feldmethoden wie z. B. die
Interferometrie, das schattenoptische Verfahren oder die holographische Interfe-
rometrie wurden im Bereich der Festkoérpermechanik eingesetzt (Ficker 1989).
Die Methode der Spannungsoptik (M odellspannungsoptik) wird seit 1935im Be-
reich der Medizin verwendet. Eine erste Anwendung fand die Methode in der
Dentologie zur Testung von Jacketkronen an Zahnmodellen (Hanser 1972). Erst
1969 wurden unter strikter Einhaltung der Ahnlichkeitsgesetze exakt verwertba-
re Ergebnisse zu diesem Themenbereich verdffentlicht (Levy 1969). In der Or-
thopadie fand die Modellspannungsoptik in Friedrich Pauwels ihren wohl
prominentesten Anwender. Seine spannungsoptischen Untersuchungen waren
und sind wichtiger Baustein zum Verstandnis der Biomechanik des koxalen Fe-
murendes (Pauwels 1965).

Jingere spannungsoptische Arbeiten aus dem Bereich der Zahnheilkunde be-
schéftigen sich mit Fragen nach dem Effekt der Lange von Haltestiften fir Pro-
thesen und daraus resultierenden Auswirkungen auf die Kieferbelastung (White
1994) oder mit Optimierungsversuchen fur zahnérztliche Schraubenimplantate
(Ficker 1990).

Arbeiten aus dem Bereich der Orthopédie nutzen die Methodik zur Analyse der
Stressverteilung im Hiftgelenk (Fessler 1957), zur Untersuchung bei Osteosyn-
these und Endoprothetik am proximalen Femur (Hanser 1972), zur Suche nach
der Ursache von Hiftfrakturen (Cotton 1994) oder zum Vergleich von zementier-
ten versus unzementierten Hiftprothesen (Maguet 1994).

All die genannten Untersuchungen arbeiten mit der Modellspannungsoptik, d.h.
es wird ein dem Testobjekt aus photo-optisch aktivem Material nachgebildetes
Modell spannungsoptisch untersucht. Eswird also nicht das Original objekt, son-
dern eine Imitation desselben untersucht. So wird beispiel sweise ein dem zu un-
tersuchenden humanen Origina-Femur in seiner Geometrie &hnliches
Abgumodell aus Metacryl- oder Epoxidharzen angefertigt. Diese Nachbildung
wird in einzelne plane Schnitte zerlegt und kann anschlief3end einer Untersu-
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chung mittels Durchlichtpolariskopie zugefuhrt werden (vgl. Abschnitt ,, Planpo-
lariskopie”, S. 21). Da hierbei monochromatisches Licht verwendet wird,
erscheinen die , Isochromatenlinien* als schwarze bzw. weil3e Linien.

Um eine Verwertbarkeit der Ergebnisse zu erzielen, ist es entscheidend, die Ge-
setze der Ahnlichkeitsmechanik einzuhalten. D. h. eine Ubertragbarkeit der phy-
sikalischen Werte des Orginal objektes auf das Modellobjekt mul’ gewéhrleistet
sein. Hier ist besonders der E-Modul von Bedeutung. Eine Proportionalitét der
Werte ist dabel ausreichend (Hanser 1972).

Die in der vorliegenden Arbeit dargestellten Ergebnisse wurden nicht mit den
Methoden der Modellspannungsoptik (Durchlichtpolariskopie), sondern mit ei-
ner Fortentwicklung derselben, ndmlich mit dem spannungsoptischen Oberfl&-
chenschichtverfahren (Reflexionspolariskopie) gewonnen (vgl. Abschnitt
»Reflexions- und Zirkularpolariskopie®, S. 23). Die Hauptvorteile gegentber der
M odelIspannungsoptik sind folgende:

1. Testobjekt = Originalobjekt.

2. Keine Fehler aufgrund unterschiedlicher Materialeigenschaften von Origi-
nalobjekt und Testmodell.

3. Keine Modellnachbildungen erforderlich.

4. Kein Anfertigen von planen Schnitten des Modells erforderlich.

5. Farbiges Erscheinen der sochromaten.

Eine ausfiihrliche Literaturrecherche im Rahmen dieser Arbeit hat gezeigt, dass
das spannungsopti sche Oberflachenschichtverfahren bisher kaumim Bereich der
Medizin verwendet wurde. Als einzige Gruppen, die mit dieser Technik arbeiten,
erweisen sich digienigen um Djerf (Djerf 1987), Walker (Walker 1988), Zhou
(Zhou 1990), Fulghum (Fulghum 1992), Plitz (Plitz 1993), Hua (Hua 1993) und
Euler (Euler 1996). Von diesen wiederum untersuchen die Gruppen Djerf, Wal-
ker, Zhou, Fulghum und Hua das proximale Femur (im Zusammenhang mit Fra-
gestellungen aus der Hiftendoprothetik), wéhrend die Gruppen um Plitz und
Euler die Sprunggelenks- bzw. die Beckenregion untersuchen.

Somit beschéftigt sich die vorliegende Arbeit erstmals mit Fragen aus dem Be-
reich der proximalen Huftfrakturen und deren osteosynthetischer Versorgung in
Zusammenhang mit der Anwendung des spannungsoptischen Oberflachen-
schichtverfahrens.
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5.1.1.2 Wahl der spannungsoptischen MeRbedingungen.

Bei der Verwendung des Reflexionspol ariskopes 031 (Fa. M easurements Group)
sind einige Parameter vom Hersteller vorgegeben, andere fiir das jeweilige ge-
plante Mef3projekt vom Anwender festzusetzen. Die Griinde, warum genau die
im Kapitel Material und Methode dargestellten Bedingungen gewéhlt wurden,
werden im folgenden erlautert:

« Wahl der geeigneten Harze

Fir oberflachenspannungsoptische Untersuchungen steht eine Vielzahl von
Giefsharzen zur Schichtanfertigung (sechs M églichkeiten) ebenso wie zum Auf-
kleben der spannungsoptischen Schicht auf das Testobjekt (vier Mdglichkeiten)
zur Verflgung. Ausschlaggebend fir die Auswahl der hier verwendeten Harze
sind deren physikalische Eigenschaften. So besitzt das verwendete Giefharz PL-
1 (Harter PLH-1) eine fir die hier angewandte Testung von Femora geeignete
maximale Dehnungskapazitét von 3-5%.

Zum Aufkleben der erzeugten Schicht ist ein Harz mit sehr dhnlichen Material-
eigenschaften wie das Gieftharz (maximale Dehnungskapazitéat 3-5%) wiin-
schenswert. Aus diesem Grund wird das Klebeharz PC-1 mit Harter PCH-1
verwendet.

DieHarze PL-1 (Harter PLH-1) und PC-1 (Harter PCH-1) sind die am wenigsten
elastischen Materiaien, die hierfir zur Auswahl stehen. Andere Harz-K ombina-
tionen waren mit einer maximalen Dehnungskapazitét von bis zu 50% viel zu
elastisch fir die Testung von Knochenmaterial.

« Wahl der dehnungsoptischen Konstante f
Die Sensitivitét der spannungsoptischen Versuchsanordnung basiert auf zwei
Elementen:

1. Die Sensitivitét der spannungsoptischen Schicht, die sich in der dehnungsop-
tischen Konstante f ausdriickt.

2. Die Sensitivitat der Polariskopeinheit.

Da die Sensitivitdt des Polariskopes (mit Zusatzvorrichtungen) vom Hersteller

mit bis zu 1/50 N angegeben wird und somit vorgegeben ist, 183t sich die Sensi-

tivitdt der Mef3anordnung vom Anwender Uber die Wahl der GrofRe des deh-

nungsoptischen Wertes f bestimmen.

Der Wert f erscheint in der Hauptformel der Spannungsoptik (vgl. S. 26):
(&x- &) =Ymax =8/2tK=NA/2tK=N"f
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Der Wert f ist also digjenige maximale Scherspannung, die erforderlich ist, um
eine Isochromatenordnung hervorzurufen. Je geringer der Wert f ausfalt, umso
sensitiver die photooptische Schicht.

Zur richtigen Auswahl der Grofenordnung von f gibt der Hersteller Hilfestel-
lung:

Die erwinschte Sensitivitét berechnet sich wie folgt:

f = (ex - &)/N = Ymax /N = erwarteter maximaler Scherstress/ erwiinschte maxi-
male Anzahl von Ordnungen (13)

Somit ergibt sich fur die hier verwendeten Bedingungen ein wiinschenswerter
Sensitivitétsbereich von f = ca. 1000-1500 pe. Werte fur f von 500-3000 e wer-
den vom Hersteller als ginstig beschrieben (Measurements Group 1978, TN
704).

Abgeleitet aus Formel 11 berechnet sich f wie folgt:

f=A/2tK (14)

Da die Wellenlange A vom Hersteller vorgegeben ist, sowie nach Auswahl der
geeigneten Harze auch der Dehnungsoptische Koeffizient K feststeht (0,1 fur PL-
1), determiniert sich die Grof3e von f Uber die Schichtdicket.

* Wahl der Schichtdicke t

Laut Herstellerangaben soll die Schichtdicke weniger al's 20% des Radius von ei-
ner gekriimmten, zu beschichtenden Oberfléche betragen (M easurements Group
1978, TN 704). Einen durchschnittlichen Schaftdurchmesser von etwa 35 mm ei-
nes Femurknochens vorausgesetzt, sollte die Schichtdicke somit weniger als 3,5
mm betragen. Um nun einen Wert f im angestrebten Bereich zu erhalten, wurde
eine Schichtdicke von 2 mm gewahlt. Somit ergibt sich fir f der definitive Wert
von 1440 pe (vgl. S. 26). In der spannungsoptischen Praxis sind Schichtdicken
von 0,7 - 3 mm Ublich (Schopf 1989).

5.1.1.3 Vorteile des spannungsoptischen Oberflachenschichtverfahrens.

Das spannungsoptische Oberfléchenschichtverfahren bietet eine Reihe von Vor-
zligen. Gegeniber den Messungen mittels Durchlichtpol oriskopie zeichnet sich
das spannungsoptische Oberfléchenschichtverfahren durch die individuelle An-
wendbarkeit am ,, Realbauteil” aus. Es bietet die Mdglichkeit nicht nur plane,
sondern auch unebene oder gekriimmte Oberfléchen zu beschichten. Ein weiterer
Vorteil zeigt sich darin, dass eine Aufteilung der Beschichtung in Teilschichten
nahezu problemlos mdglich ist (vgl. Abbildung 3-13: S. 35). Auf diese Art und
Wei selassen sich M elRobj ekte beschichten, die an bestimmten Stellen Kriimmun-
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gen von > 180° aufweisen. Somit sind auch komplexe Reliefstrukturen, wie bei-
spielsweise Knochenmaterialien, fur das Verfahren geeignet.

Weiterhin zeichnet sich die Methode durch eine gute Reproduzierbarkeit aus.
Wird ein Femur entlastet und erneut belastet, so zeigen sich jewells exakt die
gleichen I sochromatenordnungen. Die zuverl&éssige Reproduzierbarkeit ist in der
einschldgigen Fachliteratur belegt (Schopf 1989).

Der Hauptvorteil der PhotoStress®-Methode liegt jedoch in der enormen An-
schaulichkeit. Sofort nach Belastung des Originaltestobjektes kann ein qualitati-
ver Uberblick Uber Dehnungs- bzw. SpannungsgroRen, lber Spannungs-
gradienten und Spannungsverteilung gewonnen werden. Auf diese Art und Wei-
se kdnnen Uberbel astete bzw. unterbel astete Berei che nachgewiesen werden. Da-
durch, dass das gesamte Dehnungsfeld mit einem Blick flachenhaft erfaldt
werden kann, ist eine rasche Orientierung Uber die Dehnungsverhétnisseim Ori-
ginal mdglich. Somit ist die Darstellung neuer oder unerwarteter Effekte erheb-
lich erleichtert.

Die Eigenschaft des ganzflachigen Sichtbarmachens der Dehnungsverteilung an
der Oberfléache eines Testobjektes stellt einen enormen Vorteil gegentiber der al-
leinigen ,, blinden” Spannungsmessung an einzelnen Punkten mit konventionel-
len Dehnungsmefistreifen (DMS) dar. Dies wird besonders deutlich bei
unbekannten oder unerwarteten Dehnungsverldufen. Da die Dehnungsmel3strei-
fen ohne vorherige Kenntnis der Lokalisation der Stressmaxima aufgebracht
werden, bleibt esletztlich dem Zufall Uberlassen, ob an der Stelle, wo ein Deh-
nungsmefstreifen appliziert wird, auch tatséchlich ein interessierender bzw. ma-
ximaler Dehnungszustand herrscht. Eine Lsung dieses Problems lief3e sich nur
durch eine sehr grofe Anzahl von Dehnungsmef3streifen erreichen. Dies hétteje-
doch aufgrund der Komplexitét der erhaltenen Daten einen Nachteil in der Dar-
stellbarkeit und wére der tibersichtlichen Darstellung der PhotoStress®M ethode
unterlegen. Werden die DMS-Methode und die PhotoStress®Methode kombi-
niert, 183 sich hingegen ein Synergismus erzielen. So kann bei spielsweise mit-
tels PhotoStress®Methode zuerst die Haupdehnungsdifferenz an einem Punkt
ermittelt werden, anschlieflend mittels DMS-Technik die Grol3e der beiden
Hauptdehnungen an diesem Punkt gemessen werden.

Ein weiterer Vorzug der PhotoStress®Methode besteht darin, dass sich die Infor-
mationen des erhaltenen Mef3ergebnisses durch Photographie speichern lassen.
Auf diese Weise konnen nacheinander unterschiedliche Belastungen simuliert
und die jewells erhaltenen Stressmuster anschlief3end analysiert werden.
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5.1.1.4 Probleme und Fehler des spannungsoptischen Oberflachenschichtver-
fahrens.

Das Prinzip des spannungsoptischen Oberflachenschichtverfahrens beruht dar-
auf, dass eine Mef3schicht auf ein Testobjekt aufgebracht wird, dessen Dehnun-
gen der Mef3schicht unter Last aufgezwungen werden. Hieraus entstehen
Problempunkte, die sich wie folgt aufgliedern lassen:

1. Stéreinflisse, die von Mef3schicht und Bauteil zusammen erzeugt werden.
Hierunter fallen:

- Dickeneffekt

- Versteifungseffekt

- Differenz der Querdehnungszahlen
- Temperatureinflufd

2. Storeinflisse, die von der Mef3schicht allein oder durch die Messung erzeugt
werden.
Hierunter fallen:

- Variable Schichtdicke
- Lichtschrageinfall

Diese verschiedenen Effekte seien im folgenden beschrieben.

Zul.

Tritt bei der Belastung bzw. Biegung des Testobj ektes ein Dehnungsgradient auf,
sotritt ein Fehler auf, der als Dickeneffekt bezeichnet wird. Unter der Vorrausset-
zung, dass ebene Querschnitte eben bleiben, ergibt sich ein linearer Dehnungs-
gradient durch Testobjekt und Beschichtung, wobei sich die neutrale Faser zur
Schicht hin verschiebt.

Oberflachendehnung a‘ +—

I BeschicmE
/’/ o TTe—— - - -
\ - — {giF ) ///-—’ —-—-R"*‘,_%Pt
A - —"
M M - M
Abbildung 5-1: Dickeneffekt.

Tritt bei der Belastung bzw. Biegung des Testobjektes ein Dehnungsgradient auf, so tritt ein Fehler auf,
der als Dickeneffekt bezeichnet wird. Unter der Vorraussetzung, dass ebene Querschnitte eben bleiben, er-
gibt sich ein linearer Dehnungsgradient durch Testobjekt und Beschichtung, wobei sich die neutrale Faser
zur Schicht hin verschiebt. M = Biegemoment, m = Mitte der Oberfl&che des Testobjektes, NF = Neutrale
Faser
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FUr homogene Materialien existieren Korrekturfaktoren, die diesen Effekt rech-
nerisch ausgleichen. Dafir Knochen alsinhomogenem Material kein zuverlassi-
ges E-Modul angegeben werden kann, entféllt die Anwendung entsprechender
Korrekturfaktoren.

Die aufgebrachte Schicht beeinfluf3 das zu untersuchende Testobjekt dadurch,
dass sie einen Tell der Belastung aufnimmt und die Spannungen und Dehnungen
im Objekt herabsetzt. Dieswird al's Ver steifungseffekt bezei chnet. Ebenso wiefir
den Dickeneffekt entfallt hier die Anwendung von exakten Korrekturfaktoren, da
das E-Modul von Knochen nicht eindeutig festzusetzten ist. Der Effekt kann je-
doch grob abgeschétzt werden:

Tatséchliche Dehnung = Gemessene Dehnung x Korrekturfaktor K (Formel 15)

Die Spanne, innerhalb derer der Korrekturfaktor fiir Knochen liegen mul3, [a3t
sich grob eingrenzen. Fur Materialien mit bekanntem E-Modul lassen sich mit-
tels Nomogrammen Korrekturfaktoren ermitteln. So gelten fir Magnesium bzw.
Holz K-Faktoren von 1,05 bzw. 1,11 (ebener Spannungszustand; Verhatnis von
Schichtdicke t : Testobjektdicke = 0,5; entspricht einem geschétzten Verhdtnis
von Schichtdicke t : Femurcorticalis = 2 mm : 4mm)(Measurements Group TN
704, 1978). Das E-Modul von Knochen (Femurknochen) liegt sicher nicht tiber
dem von Magnesium, und sicher nicht weit unter dem von Holz (gemittelt). So-
mit &3t sich festhalten, dass zur Berticksichtigung des Versteifungseffektes ge-
naue Korrekturfaktoren notwendig waren. Aus den oben angefUihrten Beispielen
la3t sich schlief3en, dass unter Berlicksichtigung eines (geschétzten) Verstei-
fungseffektes die tatsachlichen Dehnungswerte etwas gréfer sind als die gemes-
senen (Faktor ca. 1,05-1,15). Dadiese Abschétzung jedoch sehr ungenauist, und
nur dazu dienen soll, den Versteifungseffekt grob zu quantifizieren, wurden die
gemessenen Werte aus der Versuchsreihe der hier vorliegenden Dissertation nicht
mit K-Werten Korrigiert.

Der Unterschied in den Querdehnungszahlen von Bauteil und Schicht erzeugt
eine Drehung der Hauptdehnungsrichtungen tber die Schichtdicke. Der Grund
ist darin zu suchen, dass das Testobj ekt an der Verbindungsflache der Schicht sei-
ne Querdehnung aufpragt, wahrend an der freien Oberfléache nur die Querdeh-
nung der Beschichtung wirkt. Dieser Effekt wirkt sich besonders an den Réndern
des Testobjektes aus. Daim Fall der Beschichtung von Femora nicht bis an die
Grenzbereiche heran beschichtet wurde, dirfte dieser Effekt fiir die durchgefiihr-
ten Experimente kaum eine Rolle spielen.

Ebenso gering durfte der Einflu® der Temperatur auf die Mefl3genauigkeit sein.
Zu grof3e Temperaturschwankungen wéahrend eines Tests kénnen zur Verénde-
rung der Warmeausdehnungszahl und der dehnungsoptischen Empfindlichkeit
fuhren. Die hier durchgefiihrten Untersuchungen wurden bei konstanten Tempe-
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raturen von ca. 18-24°C durchgefihrt. Bei Schichttemperaturen unter 60°C wird
dieser Einflufd als sehr gering eingestuft (Schopf 1989).

Zu?2..

Wie bereits im Kapitel Material und Methode erwéhnt, zeigt das Giefdharz wéh-
rend der Polymerisationsphase ein spezielles Verhalten. In der Phase, in der die
polymerisierende Schicht zur Aufformung auf das Femur gerade geeignet ist,
zeichnet sich die Schicht dadurch aus, dass sie schon so steif ist, dass sie einer-
seitsihre Dicket beibehélt, andererseits aber noch so flexibel ist, dass sie an das
Femur anmodelliert werden kann. Dieses Anmodellieren stellt sicherlich eine
vulnerable Phase dar, datrotz grofiter Sorgfalt nicht immer gewahrleistet werden
kann, dass auf die Schicht nicht doch mechanischer Stress ausgelibt wird, und
sich somit die Schichtdicke an umschriebenen Arealen dennoch andert. Eine um-
schriebene Verdnderung der Schichtdicke t hétte entsprechenden Einflul? auf die
Dehnungsoptische Konstante f und somit auf die Sensitivitat der Messung. Diese
Gefahr einer potentiell variablen Schichtdicke ist methodenimmanent. Sie a3t
sich nur durch entsprechende Ubung und K onstanz der Arbeitsabldufe minimie-
ren. Stichproben zur nachtréglichen Kontrolle der tatséchlichen Schichtdicke
nach kompl ett abgeschlossenem Versuch und Ablésen der Schicht haben gezeigt,
dass sich die angestrebte Schichtdicke von 2 mm nahezu immer iber die gesamte
Schicht erreichen 1&f3t.

Die Anordnung des verwendeten Reflexionspolariskopes (vgl. Abbildung 3-3: S.
23) bringt es mit sich, dass der einfalende und der reflektierte Lichtstrahl im
Mef3punkt jeweils in eéinem spitzen Winkel zur Oberflachennormalen verlaufen.
Dieser geringgradige schrage Lichteinfallswinkel erzeugt einen Fehler in der
M ef3genavigkeit von deutlich unter 1%, solange dieser Winkel unter 5° bleibt. Da
auch der tatsachliche Einfallswinkel unter 5° liegt, ist der entstehende Fehler ver-
nachldssigbar gering.

Unabhéngig von den bislang genannten Storeinfllissen auf die Methodik gibt es
weitere Nachteile des spannungsoptischen Oberfl&achenschichtverfahrens. Das
Mef3signal N - f (vgl. S. 26) gibt die Hauptdehnungsdifferenz (e;-€5) an einem
bestimmten Punkt oder Areal wieder, nicht jedoch die GroRRe der beiden einzel-
nen HauptdehnungsgroRen. Will man die Hauptdehnungsdifferenz in die Einzel -
werte der Hauptdehnungen trennen, so kommt man um die bereits erwéghnten
Dehnungsmef3streifen nicht herum, und muf3 also am gleichen Objekt nacheinan-
der zwei vollig verschiedene Mefdtechniken anwenden. Doch auch ohne Kennt-
nis der Gréfe der beiden Hauptdehnungskomponenten erlaubt es die Kenntnis
der Hauptdehnungsdifferenz, eindeutige Aussagen Uber die Belastungssituation
im Testobjekt zu treffen. So spiegeln Bereiche mit hoher 1sochromatenordnung
eine hohe Hauptdehnungsdifferenz wieder, und somit einen Bereich, in dem gro-
l3e Scherspannungen herrschen. Meist sind es ja diese ausgepragten Scherspan-
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nungen, die Problemzonen erzeugen bzw. ausmachen. Entsprechende Bereiche
sind durch MaterialUberlastung - hier Frakturen - besonders gefdhrdet. Diese
Scherbeanspruchungen sind als wesentlich ,, geféhrlicher* einzustufen, als Bela-
stungen, in denen die beiden Komponenten g, und &, eher gleich grof3e Werte an-
nehmen. Solche homogenen Belastungen sind als weniger ,, geféhrlich” fir das
Testobjekt einzustufen. Fur den Sonderfal einer rein hydrostatischen Belastung
(g1 = &») wiesie beispielsweise an der Oberfléche eines Balles auftritt, der gerade
aufgeblasen wird, wére das zu messende spannungsoptische Signal gleich Null,
dabel reiner Volumenzunahme keine kritischen Scherspannungen entstehen. Zo-
nen mit einer rein hydrostatischen Belastung sind bei einer Lasteinleitung, die
vom Huftkopf ausgeht, sicherlich nicht al's dominierend anzusehen.

Samtliche hier gewonnenen Mel3werte sind Hauptdehnungsdifferenzen. Da am
bel asteten Femur besonders die kritischen Scherkréfte von Interesse sind, scheint
die Methode hierfir durchaus geeignet.

Die oben genannten Probleme summieren sich zu einem Gesamtfehler der Me-
thode von ca. 5% (Schopf 1989). Andere Autoren siedeln die Gesamtfehlerrate
mit bis zu 10% hoher ein (Euler 1996, Ficker 1989).

Diese Werte erscheinen auf den ersten Blick hoch. Vergleicht man sie jedoch mit
den Fehlerraten anderer optischer Flachenverfahren, so zeigt sich, dass das span-
nungsoptische Oberfl&chenschichtverfahren mit dieser Fehlerrate im Mittelfeld
rangiert (Ficker 1989).

Fir die im Rahmen dieser Untersuchung durchgefiihrten Experimente bleibt an-
zumerken, dass hier jeweils nur Relativveranderungen erfaldt werden:

Ein Femur wird im Nativzustand beschichtet und belastet und das gemessene
spannungsoptische Signal wird anschlief3end mit dem Mel3signal desselben Fe-
murs, das jetzt aber osteosynthetisch versorgt wurde, verglichen. Anschlief3end
wird ein Vergleich innerhalb der beiden Femora eines Paares vorgenommen. Das
bedeutet, dass sémtliche eventuell vorliegenden Fehler vor und wéhrend des Ex-
perimentes gleichsam a's konstantes ,, Grundrauschen bestehen. Somit 183t sich
also der Effekt einer durch Osteosynthese stabilisierten Fraktur eindeutig heraus-
schélen, da die Einflisse, welche die oben genannten Fehler mehr oder weniger
hervorrufen, Uber den gesamten Zeitverlauf eines Experimentes bestehen.

Ferner sollte bei derartigen Gesamtfehlerbetrachtungen immer bertcksichtigt
werden, dass es sich bei dem spannungsoptischen Oberflachenschichtverfahren
um ein Werkzeug der experimentellen Spannungsanalyse handelt. Keines der
konkurrierenden Verfahren (DM S-Methode, thermoel astische Spannungsanaly-
se SPATE,...) ist fehlerfrei. Andere Techniken mifdten hierbei erst unter Beweis
stellen, dass sie ein deutlich htheres Mal3 an Informationsgewinn erbringen.

Da sich experimentelle Verfahren niemals komplett durch analytische Verfahren
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ersetzen lassen, erscheint eine Erganzung der PhotoStress®Methode durch ana-
lytische Methoden beispielsweise mittels Finite-Elemente-Methode sehr sinn-
voll. Auf dem Gebiet der Osteosyntheseforschung liegen derartige Finite-
Elemente-Untersuchungen jedoch noch nicht vor. Eine experimentelle Uberpri-
fung von derartigen errechneten Ergebnissen wére aber in jedem Fall anzustre-
ben.

Eine statistische Auswertung der erhaltenen Mel3werte wird nicht durchgefihrt.
Dainnerhalb einer Gruppe nur jeweils 2 Paare untersucht werden und Vergleiche
immer nur zwischen den beiden Femora eines Paares bzw. innerhalb einer Grup-
pe durchgefihrt werden, wird jeweils nur der Trend der | sochromatenwerte er-
mittelt. Dieser Trend bei den Isochromatenwerten konnte in jedem Fall (1) bei
dem jeweils anderen Paar der Gruppe bestétigt werden. Wollte man eine zuver-
lassige statistische Absicherung der Daten, so wéren hohe Fallzahlen (minde-
stens 50 Paare) erforderlich. Da das spannungsoptische Oberfléachen-
schichtverfahren zeitlich und materiell sehr aufwendig ist, sind derartige Zahlen
realistischerweise nicht zu erreichen. Aus diesem Grund wurde auf eine statisti-
sche Auswertung verzichtet.

5.1.2 Biomechanik
5.1.2.1 Problem der Lasteinleitung.

Das proximale Femur unterliegt einer sehr komplexen Belastungssituation.
Komponenten, die Einflu auf diese Belastung haben, sind Morphologie der
Knochenstruktur, Muskulatur, Phase des Gangzyklus und daraus resultierende
unterschiedliche Achsenverhaltnisse, Alter und Kérpergewicht des Individuums
und vieles andere mehr. In der Vergangenheit wurde von zahlreichen wissen-
schaftlichen Gruppen versucht, diese Faktoren ndher zu analysieren und zu be-
schreiben. Dabei gibt es zwei unterschiedliche Ansétze: Zum einen den Ansatz,
sich dem Problem Uber Messungen zu néhern (z. B. Rydell 1966, English 1978
und 1979, Kotzar 1988, Davy 1988, Goldberg 1988, Bergmann 1993), und zum
anderen jenen Ansatz, sich dem Problem Uber Berechnungen zu nahern (z. B.
Pauwels 1935; Paul 1964, 1967, 1974, 1976; Brown 1984, Seirig 1975, Brand
1989). Insgesamt betrachtet liefern all diese Gruppen eine relativ heterogene
Menge an Daten zu Belastungsgrofie und Belastungsrichtungen am coxalen Fe-
murende.

Die Heterogenitét dieser Daten sei an einigen Beispielen erléutert: Rydell berich-
tet von gemessenen Werten mit R = 151% BW, F=14-21°und T = 17 - 38°
(Rydell 1966), wobei R = Huftkraftresultierende, F = Ausrichtung der Resultie-
renden R in der Frontalebene, T = Ausrichtung der Resultierenden R in der
Transversalebene (vgl. Abschnitt , Testbedingungen und Versuchsaufbau®, S.

100



47). Davy hingegen berichtet von gemessenen Werten mit R = 227 - 271% BW,
F=6-10°und T = 23 - 40° (Davy 1988).

An berechneten Daten liefert Pauwels R = 444% BW, F =27° und T = 2° (Pau-
wels 1935). Paul hingegen kommt nach seinen Berechnungen auf folgende Wer-
te: R=450- 736% BW, F=12,5-21°, T = 7 - 12° (Paul 1976).

Bereits diese Auswahl zeigt, zu welch unterschiedlichen Werten die einzelnen
Autoren gelangen. Dabei sind jeweils Unterschiede zu verzeichnen sowohl in-
nerhalb derer, die Messungen bzw. Berechnungen durchfihren, als auch Unter-
schiede zwischen den gemessenen und berechneten Werten. Auffallig hierbei ist,
dass die berechneten Werte fir R deutlich Giber den Mef3werten fir R liegen. Um-
gekehrt liegen die gemessenen Werte fir T deutlich Uber denen, diefir T berech-
net wurden. Sowohl in den Berechnungen als auch in den Messungen werden flr
die Huftkraftresultierende wahrend des Gangzyklus zwei Maxima detektiert.
Samtliche Studien, die sich auf Messungen stiitzen, kommen zu dem Ergebnis,
dass das erste Maximum von R deutlich grofZer ist als das zweite, oder ein zweites
Maximum gar nicht vorliegt (Rydell 1966, English 1978 und 1979, K otzar 1988,
Davy 1988, Goldberg 1988, Bergmann 1993)(vgl. Abbildung 5-2: S. 101).
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Patient EB, Linke Seite, 30 Monate nach OP

Abbildung 5-2: Huftkraftresultierende und deren Orientierung (gemessen).

Abbildung 5-2 zeigt beispielhaft Mef3ergebnisse fur die Hiftkraftresultierende R (Bergmann 1993). Man
erkennt, dass R wéhrend des Gangzyklus 2 Maxima erreicht, wobei das 1. Maximum Uber dem 2. Maxi-
mum liegt. Die Hiiftkraftresultierende R (1. Maximum) erreicht bel einer Gehgeschwindigkeit von

2 km/h Kraftwerte, die dem 3-fachen des K érpergewichtes entsprechen.
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Digjenigen Studien hingegen, die sich auf Berechnungen stiitzen, kommen zu-
meist zu dem Ergebnis, dass das zweite Maximum fUr R Uber dem ersten Maxi-
mum liegt (Paul 1976, Brown 1984, Roéhrle 1984)(vgl. Abbildung 5-3: S. 102).

Aufsetzen Abheben Aufsetzen
| der Ferse der Zehen der Ferse
B —

;7\ schnell
\

o

Huftkraftresultierende [Vielfaches des Korpergewichtes]

Zeit [% des Gangzykius]

Abbildung 5-3: Hiiftkraftresultierende (berechnet).

Abbildung 5-3 zeigt beispielhaft Berechnungsergebnisse fir die Huftkraftresultierende R fiir schnelles,
normales und langsames Gehen (Paul 1976). Man erkennt, dass R wéhrend des Gangzyklus 2 Maximaer-
reicht, wobei das 2. Maximum jeweils Uber dem 1. Maximum liegt. Die Hiiftkraftresultierende R (2. Ma-
ximum) erreicht bei einer ,langsamen* Gehgeschwindigkeit Kraftwerte, die dem 4-fachen des
K orpergewichtes entsprechen.

Man erkennt, wie schwierig es ist, aus diesem heterogenen Material Daten as
Grundlage fur eine experimentelle Simulation der Belastung des coxalen Femu-
rendes zu extrahieren.
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Wie unterschiedlich dieses Problem der Lasteinleitung am proximalen Femuren-
de von anderen Autoren gel6st wurde, zeigt Tab. 5-1 exemplarisch anhand der
unterschiedlich verwendeten Winkel F (vgl. Tabelle 5-1, S. 103).

Tabelle 5-1. Wahl des Winkels F anderer Autoren

F = 25° F = 20°
Meislin 1990 Clark 1990
Bonnaire 1991 Holmes 1993
Rosenblum 1992 Curtis 1994
Goodmann 1992 E=16°
Friedl 1993 Magquet 1994
Flahiff 1993 F=15°
Blair 1994 Bostrom 1995
Claes 1995 F=10°
Choueka 1995 Sjostedt 1994
F=21° F=09°
Wainer 1990 Tencer 1984
Dong Qi-Rong 1993 Kaiser 1995
keine Angaben zu F
Shaw 1993 / Mahomed 1993

Wahl des Winkels F (Ausrichtung der Hiftkraftresultierenden in der Frontalebene) anderer Autoren mitin
Bezug auf die Krafteinleitung auf das coxale Femurende dhnlicher Problematik wie in der vorliegenden
Arbeit. Alle Experimente wurden ohne Muskelkraftsimulation durchgefdhrt.

Die Problematik der Lasteinleitung wird fr die vorliegende Arbeit wie folgt ge-
[6st. Es wird auf gemessene Daten von G. Bergmann zurtickgegriffen und dabei
eine ganz spezielle Situation herausgenommen (vgl. Abschnitt , Testbedingun-
gen und Versuchsaufbau®, S. 47)(Bergmann 1993). Die Griinde, warum gerade
auf die Daten von Bergmann zurtickgegriffen wurde, seien im folgenden disku-
tiert:
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Bei den von Bergmann vorgel egten Daten handelt es sich um gemessene Da-
ten. Der Autor vertritt die Ansicht, dass am Lebenden gemessene Dateninje-
dem Fall berechneten Daten vorzuziehen sind. Dies ist besonders dann der
Fall, wenn wieim Falle der Belastungscharakteristika des coxa en Femuren-
des eine derart heterogene Datenmenge vorliegt, die ja nur die Komplexitét
der Vorgange widerspiegelt. Gerade wenn sich die Erfassung der Belastungs-
umsténde am proximalen Femur so komplex darstellt, erscheint ein Vorzug
von gemessenen gegeniiber errechneten Daten sinnvoll. Selbst wenn ein her-
vorragendes mathematisches Rechenmodell vorrausgesetzt wird, erscheinen
in vivo gemessene Daten als zuverl&ssiger.

Bei der von Bergmann vorgelegten Arbeit handelt es sich um eine in ihrer
Methodik, Prézision und Aussagekraft richtungsweisenden Arbeit. Auf dem
Gebiet der Erforschung der Biomechanik des Hiftgelenks mittels in vivo
Messung stellt sie die zum Zeitpunkt der hier durchgefihrten Experimente
neueste Arbeit dar. Bislang sind zur Belastungssituation am hiiftnahen Femu-
rende keine préziseren Mef3ergebnisse vorgel egt worden. Samtliche wesent-
liche, vor Bergmann gemessenen Daten fliefen in seine Arbeit mit ein
(Rydell 1966, English 1978+1979, Kotzar 1988, Davy 1988, Goldberg 1988).
Somit stellt seine Arbeit die derzeit aktuellste und umfassendste auf diesem
Gebiet dar. Ein Zurtckgreifen auf seine Daten garantiert somit eine groft-
mogliche Aktualitét.

Bergmann verwendet zur Datenerhebung ein telemetrisches in-vivo-Verfah-
ren. Hierzu wurden spezielle, mit Mef3sensoren versehene Huiftendoprothe-
sen in Patienten implantiert. Diese Art der Datenerhebung garantiert eine
besonders zeitnahe und reale Messung der Kraftkomponenten am coxalen
Femurende.

Dievon Bergmann gelieferten Daten beziehen sich im wesentlichen auf Mes-
sungen, die 30 Monate nach der Implantation der Hiftprothesen gewonnen
wurden. Dieser Abstand zur Operation impliziert ein Zeitfenster, in welchem
sich die biomechanischen Vorgange am coxalen Femurende wieder an den
urspringlichen, physiologischen Zustand anndhern kénnen. Man bedenke
nur die Zeit (30 Monate), die der Muskulatur zur Verfiigung steht, um sich
von dem OP-Trauma und der durch Schmerz bedingten Muskelatrophie zu
erholen. Somit scheint ein derart spater Mel3zeitpunkt ein Wiederkehren einer
moglichst physiologischen Belastungssituation (und somit Mef3situation) zu
begunstigen. Andere Autoren fuhrten ihre jeweiligen Messungen zu einem
wesentlich friheren Zeitpunkt durch (English 1978 und1979, Kotzar 1988,
Davy 1988, Goldberg 1988). Es sei jedoch angemerkt, dass sich auch nach
Hiftprothesenimplantation und nachfolgender Rehabilitation das Gangmu-
ster dennoch von gesunden Personen unterscheiden kann (Stauffer 1974).



Aus den von Bergmann gelieferten Daten wird nun eine ganz spezielle Situation
herausgegriffen, welche fur die Simulation im Experiment und die interessieren-
den Fragen besonders relevant erscheint:

Bergmann untersucht in seiner Arbeit insgesamt zwei Patienten mittels Implan-
tation einer telemetrischen Hiiftendoprothese, wobei einem Patienten - bei Berg-
mann EB genannt - sowohl das rechte (EBR) wie auch das linke (EBL)
Huftgelenk ersetzt wird. Dieser mannliche Patient ist zum Zeitpunkt der Implan-
tation 82 Jahre alt, bis auf seine Hiftarthrose gesund und sportlich aktiv. Er re-
prasentiert ein ,,gesundes’ Individuum, das sich in einem , excellenten Zustand*
befindet.

Der zweite Patient (JB, weiblich, 62 Jahre) |eidet neben einer rechtsseitigen idio-
pathischen Hiftkopfnekrose an einer neurologischen Erkrankung, néherhin an
einer axonalen Polyneuropathie mit vorwiegender Auspragung am rechten Bein
und ataktischem Gangmuster. Dieser Patientin wird rechtsseitig eine telemetri-
sche Prothese implantiert. Diese Patientin reprasentiert ein Individuum mit mus-
kul&rer Storung und ,, schlechterem” Allgemeinzustand.

Bei dem Patienten EB zeigt sich nach der Operation, dass die linke Hiftprothese
(EBL) sehr genau entsprechend den préoperativen anatomischen Verhaltnissen
eingebracht werden konnte. Fir die andere Seite (EBR) stellte sich heraus, dass
es zu einer deutlich veranderten anatomischen Position, verglichen mit dem pré&-
operativen Zustand, gekommen war.

Dies bedeutet fir die Datenauswahl as Grundlage fir die Simulation im hier
durchgefiihrten Experiment, dass sich auf die Daten der linken Seite von Patient
EB, aso EBL, beschrankt wurde. Somit wird also von vornherein digjenige Si-
tuation ausgewdhit, die sich als am néchsten einer ,, gesunden® Hiifte erweist. Die
Daten einer offenkundig nicht anatomisch eingebrachten Hiftprothese, sowie die
Daten der Patientin mit schwerer neurologischer Stérung wurden also bewufdt
nicht als Grundlage fir diese Untersuchung genutzt. Ziel ist esja, eine moglichst
physiologische Simulation zu erreichen. Daher erscheint eine Beschrankung auf
die Daten der am besten gelungenen Implantation bei dem deutlich gestinderen
Patienten (EBL) sinnvoll.

Aus den mannigfaltigen Daten von EBL wiederum wird folgende Situation her-
ausgegriffen. Namlich die Mef3sequenz, bei der der Patient mit einer Geschwin-
digkeit von 2 km/h geht. Diese Geschwindigkeit entspricht einer typischen
Geschwindigkeit, mit der Patienten, die entweder eine DHS, einen Gamma-Na-
gel oder einen PFN implantiert bekommen haben, friih-postoperativ mobilisiert
werden. Eine derartige, langsame Gehgeschwindigkeit erscheint also von beson-
derem Interesse, da frisch operierte und zur Mobilisation freigegebene Patienten
in dieser Phase kaum schneller gehen. Fir diese Gehgeschwindigkeit ergeben
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sich nach den Messungen von Bergmann folgende Werte.

Die Huftkraftresultierende R betréagt bei einer Geschwindigkeit von 2 km/h etwa
300% des K orpergewichtes (vgl. Abbildung 5-2: S. 101)(vgl. Abbildung 5-4: S.
106).

Der Winkel F (Ausrichtung der Huftkraftresultierenden R in der Frontalebene)
betragt 25° (vgl. Abbildung 5-5: S. 107).

Der Winkel T (Ausrichtung der Hiftkraftresultierenden R in der Transversalebe-
ne) betragt 0° (vgl. Abbildung 5-6: S. 107)(Bergmann 1993).

Huftkraftresultierende R max

Pa!uerlen

© EBL 20m pop
|&EBR 20m pol

UJBSmpop
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[kmfh

Abbildung 5-4: Grof3e der Hiiftkraftresultierenden R.
Aus den drei von Bergmann in vivo gemessenen Huftgelenken (EBL, EBR, JR) wird digjenige Situation
ausgewdhlt, welche einer ,,gesunden” Hufte am néchsten kommt (EBL). Fur das linke Hiiftgelenk von Pa-

tient EB (= EBL) ergibt sich bei einer Geschwindigkeit von 2 km/h fir R ein Wert von 300% BW (Berg-
mann 1993).
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Abbildung 5-5: Ausrichtung der Hftkraftresultierenden Rin der Frontalebene - Winkel F.

Aus den drei von Bergmann in vivo gemessenen Huftgelenken (EBL, EBR, JR) wird digjenige Situation
ausgewahlt, welche einer ,,gesunden” Hufte am nachsten kommt (EBL). Fur das linke Hiiftgelenk von Pa-
tient EB (= EBL) ergibt sich bei einer Geschwindigkeit von 2 km/h fir F ein Wert von 25° (Bergmann
1993).
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Abbildung 5-6: Ausrichtung der Huftkraftresultierenden Rin der Transversalebene - Winkel T.

Aus den drei von Bergmann in vivo gemessenen Huftgelenken (EBL, EBR, JR) wird diejenige Situation
ausgewahlt, welche einer ,,gesunden” Hufte am nachsten kommt (EBL). Fur das linke Hiiftgelenk von Pa-
tient EB (= EBL) ergibt sich bei einer Geschwindigkeit von 2 km/h fur T ein Wert von 0° (Bergmann
1993).

Die genannten Werte fir R, F und T wurden als nun als Grundlage fiir die expe-
rimentelle Simulation der Maximalbelastung wahrend eines Gangzyklus (v = 2
km/h) genutzt. Eine Belastung von 300% BW entspricht somit der Belastung bel
langsamem Gehen. Hohere Belastungen bei schnellerem Gehen oder sogar Bela-
stungen in Ausnahmesituationen wie z. B. Stirzen wurden von Bergmann mit
Werten von R bis maximal 870% BW angegeben. Diese Belastungen jenseits des
»normalen” Gehens (300% BW) finden sich im Experiment in den Maximaltests
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wieder (vgl. Abschnitt ,, Versuchsablauf und Auswertung”, S. 50). In einem Fall
konnte bis zum Neunfachen des Korpergewichtes belastet werden.

In den Vorversuchen zeigte sich, dass bei Verwendung eines Winkels F von 25°
ohne die Simulation von Muskelkréften ein artifizielles Biegemoment im Be-
reich der Schaftmitte auftritt. Aus diesem Grund wurden die Daten von Berg-
mann dahingehend veréndert, dass statt mit einem Winkel von F = 25° mit einem
Winkel von F = 9° getestet wurde (Einzel heiten siehe Abschnitt ,, Diskussion der
Ergebnisse der Vorversuche - Modéel Ibildung®).

Insgesamt mag man einwenden, eine Beschrankung auf das Datenmaterial nur
einer gemessenen Hiifte als Grundlage fir eine experimentelle Untersuchung sei
zu sehr auf einen Einzelfall gegriindet. Hierbei bleibt zu betonen, dass es sich bei
diesem Fall um ein ,gesundes’ Individuum handelt, und die Messung metho-
disch sehr prézise erfolgte, so dass die M efergebnisse al's sehr verl&ilich erschei-
nen. Naturlich wére eine grof3ere Fallzahl als Basis wiinschenswert, daderartiges
Datenmaterial jedoch nicht vorliegt, wurde auf diesen einen ,, gesunden”, in vivo
gemessen Fall zurtickgegriffen.

DieBelastung wird im Experiment als statische, nicht als dynamische Last appli-
Ziert. Dies hat zwei Grinde:

Zum einen vertragt sich eine dynamische L astapplikation nicht mit den hier ge-
wahlten spannungsoptischen Versuchsbedingungen. Es wiirde zu einer Abldsung
der Beschichtung vom Knochen kommen, da die aus oben genannten Griinden
gewdhlte Beschichtung (vgl. Abschnitt ,,Wahl der spannungsoptischen Mef3be-
dingungen“, S. 93) mit einer maximalen Elastizitéat von 3% zu steif fir diefeinen
Schwingungen einer dynamischen Lastapplikation wére.

Zum anderen ist es nicht Ziel dieser Untersuchung, Aussagen Uber die Lang-
zeitstabilitét der Implantate zu machen, wie sie unter dynamischer Belastung an-
gestrebt wirden. Vielmehr ist es das Ziel, Momente der Maximalbelastung
wahrend des Gangzyklus zu visualisieren, a so eine Momentaufnahme der jewei-
ligen Belastungssituation zu erlangen und anschlief3end entsprechend zu inter-
pretieren.

5.1.2.2 Diskussion der Ergebnisse der Vorversuche - Modellbildung.

Unter der Anwendung der Bergmann-Daten (R = 300% BW, F = 25°, T = 0°)
zeigte sich in den Vorversuchen (Femoral und 1) eine deutliche Stresskonzen-
tration im Bereich der Femurschaftmitte. Eine Reduktion des Winkels F auf 9°
lief? dieses Signal fast komplett verschwinden. Wie sind diese Mef3befunde zu
deuten?

Die Origina-Bergmann-Daten sind, wie bereits mehrfach erwahnt, in vivo ge-
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messene Daten, sie sind a'so unter vallig realen Bedingungen entstanden. Diese
Umstande implizieren selbstverstandlich auch das Vorhandensein von Muskel-
kréften. Einflufd auf die Bewegung des Hiiftgelenks haben insgesamt 21 Muskeln
bzw. Muskelgruppen (Waldeyer 1987)!

Wie komplex sich die Erfassung bzw. Berechnung der einzelnen Muskel aktivité-
ten darstellt, zeigen die Arbeiten von Brand und Duda (Brand 1982 und 1986;
Duda 1996). Die Muskeleinfllisse zuverlassig in einem Experiment zu simulie-
ren, scheint angesichts der Komplexitét der Vorgange unmoglich. Es wirde die
Frage entstehen, ob man sich durch eine Muskelsimulation, welche ein erhebli-
ches Fehler- und Artefaktpotential in sich birgt, nicht weiter von der Realitét ent-
fernen wiirde, als wenn man es anstreben wirde, sich mittels Muskelsimulation
der Realitét anzunahern. Unter der Anwendung des spannungsoptischen Oberfl&-
chenschichtverfahrens scheidet eine komplexe Muskelkraftsimulation ohnehin
aus, dadurch die erforderlichen technischen Anbauten die Sicht auf die applizier-
te optisch aktive Schicht erheblich eingeschrankt wirde, und somit eine effizien-
te spannungsopti sche Messung unméglich gemacht wiirde. Diessind die Griinde,
warum fir die hier vorgenommenen Experimente keine Muskelkraftsimulation
durchgefiihrt wurde. Hier sei angemerkt, dass keiner der in Tab 5-1 aufgefiihrten
21 Autoren (alles Studien zur biomechanischen Testung von diversen Implanta-
ten fUr das coxale Femurende) eine Muskelsimulation durchzufihrenin der Lage
ist (vgl. Tabelle 5-1. S. 103).

Fir die unter Muskel einfluss erhobenen Daten von Bergmann bedeutet dies, dass
eine Ubertragung dieser Daten auf ein Experiment, welches keine Muskelsimu-
lation beeinhaltet, méglicherweise Probleme bzw. Fehler mit sich bringt.

Um solche eventuell vorhandenen Probleme bzw. Fehler aufzudecken, erweist
sich die Methode der Spannungsoptik a's hervorragend geeignet:

Das unter einem Winkel F = 25° erzeugte Spannungsmuster mit den Zeichen ei-
ner Stresskonzentration in der Schaftmitte wird als artifizielles Biegemoment ge-
deutet. Eine derartige Belastung in dieser Region wird in der Literatur nirgendwo
erwdhnt, macht also stutzig. Erkléren [&3t sich dieses artifizielle Signal ganz all-
gemein damit, dassim Experiment kel ne kompensierenden Muskel kréfte einwir-
ken. Besonders zu Buche schlagt dabei die fehlende Wirkung des Tractus
iliotibialis sowie der Abduktoren. Auf den besonders wichtigen Einflu® dieser
Muskeln auf die Femurbelastung hat Pauwels bereits 1951 hingewiesen (Pau-
wels 1951).

Um nun ein ausgeglicheneres, physiologischeres Belastungsmuster zu erzielen,
wurde versucht, den Winkel F zu verkleinern. Dabei zeigten sich bei einer Re-
duktion auf 20° keine Effekte, erst eine Reduktion des Winkels F auf 9° brachte
das Biegemoment in der Schaftmitte zum verschwinden. Gleichzeitig war es zu
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einem Anstieg der | sochromatenordnungen im Bereich des Calcar femoris ge-
kommen. Insgesamt 183t sich die Entstehung dieses nun verénderten Spannungs-
musters wie folgt erkléren:

Appliziert man dieLast mit R = 300% BW, F = 25°und T = 0° - also so wie Berg-
mann unter Muskel einfluss in vivo gemessen hat - und Ubertragt diese Situation
dann auf ein Experiment ohne Muskelsimulation, so zeigt sich das beschriebene
artifizielle Signal in der Schaftmitte. Die Lasteinleitung mit R = 300% BW, F =
9°und T = 0° flhrt nun zu einer gewissen Kompensation der im Experiment nicht
vorhandenen Simulation des Tractus iliotibialis. Es kommt also zu einem Ver-
schwinden des Signalesin der Femurschaftmitte. Insgesamt stellt also dieleichte
Modifikation der Bergmanndaten (statt F = 25° => F = 9°) einen Kompromi3 dar
zwischen einer etwas zu steilen Krafteinleitung im proximalen Femurbereich
und einem deutlich reduzierten, unphysiol ogischem Biegemoment in der Schaft-
mitte, sofern der Einfluld des Tractus iliotibialis nicht simuliert wird. Insgesamt
erscheint eine derartige Krafteinleitung (R = 300% BW, F = 9° und T = 0°) flr
das Experiment ndher an den physiologischen Bedingungen zu liegen, as wenn
dieKrafteinleitung mit R = 300% BW, F = 25° und T = 0° erfolgt, vorrausgesetzt,
es werden keine Muskelkréfte simuliert. Alle weiteren Mef3ungen (Gruppen 1 -
5) wurden aus diesen Griinden mit R = 300% BW, F =9° und T = 0° durchge-
fhrt.

Die dadurch entstandene etwas zu steile L asteinleitung im proximalen Bereichist
fir die Prifung der verschiedenen Osteosynthesematerialien als eher glinstig an-
zusehen, da bei Vorliegen einer instabilen pertrochantéren Fraktur und steilerer
Lastapplikation eine Abstiitzung der Fragmente in geringerem Mal3e stattfinden
kann. Somit ist zu erwarten, dass sich Unterschiede bei den zu priifenden Mate-
rialien klarer detektieren lassen.

Abbildung 5-7 verdeutlicht die verschiedenen geschilderten Félle (vgl. Abbil-
dung 5-7: S. 111).
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a) F=25° b) F = 25° c)F=9°
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Abbildung 5-7: Unterschiedliche Smulationsmodelle fur das coxale Femurende.

Abbildung 5-7 zeigt drei unterschiedliche Modelle fiir die Simulation der Krafteinleitung am proximalen
Femurende. a) Krafteinleitung mit F = 25° und Simulation des Tractusiliotibialis. b) Krafteinleitung mit
F = 25° ohne Muskelsimulation. c) Krafteinleitung mit F = 9° ohne Muskelsimulation. Situation a) wére
wiinschenswert, eine Muskelsimulation 183t sich jedoch mit der Technik der Spannungsoptik kaum ver-
einbaren. Situation b) entspricht einer unreflektierten Ubertragung der in-vivo Ergebnisse von Bergmann
auf in vitro Verhaltnisse mit dem Effekt der Erzeugung von Artefakten (vgl. Abbildung 4-1: S. 54). Situa-
tion ¢) entspricht dem hier eingegangenen Kompromif3: Die Huftkraftresultierende wird mit F = 9° sicher-
lich etwas zu steil eingeleitet, dafur verschwindet das unphysiol ogische Biegemoment in der Schaftmitte
(b)(vgl. Abbildung 4-2: S. 54)(vgl. auch Rohimann 1982). R = Huftkraftresultierende, F = Ausrichtung
von R in der Frontal ebene, gestrichelte Linie = lange Femurachse z (vgl. Abbildung 3-17: S. 40).

Tractus iliotibialis

Unterstrichen wird diese Argumentation durch die Arbeit von Rohimann (Rohl-
mann 1982). In dieser Studie werden die Belastungen eines Femur mit einer Fi-
nite-Elemente Untersuchung einerseits und einer Stressmessung mittels DMS
andererseits unter verschiedenen Lastapplikationsformen analysiert. Dabei wer-
den verschiedene Winkel F sowie unterschiedliche Muskelgruppen (Tractusilio-
tibialis / Abduktoren) simuliert. Als ein Ergebnis zeigt sich, dass eine
L asteinleitung vergleichbar mit Situation @) aus Abb. 5-7 (F = 26-27°, Simulation
von Abduktoren und Tractus iliotibialis) ein sehr &nliches Spannungsmuster
wie Situation c) aus Abb. 5-7 liefert (F = 12°, keine Simulation von Abduktoren
und Tractus iliotibialis). Ebenso zeigt sich bei Rohlmann das Biegemoment in
der Schaftmitte, wenn mit F = 26-27° sowie ohne Muskel kraftsimul ation getestet
wird (vgl. Abbildung 5-7: S. 111).
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Ferner wird das in der hier vorliegenden Arbeit beschriebene Testmodell durch
die Ergebnisse der Arbeiten von Duda gestiitzt (Duda 1998). Dudafihrt in dieser
Arbeit eine komplexe Finite Elemente Untersuchung inclusive aller auf das Fe-
mur einwirkenden Muskelkréfte durch. Dabei zeigt sich, dass, je mehr Muskeln
simuliert werden, das Femurstressmuster immer homogener und die Stressmaxi-
maimmer geringer werden. Das bedeutet, dass das Zusammenspiel aller auf das
Femur einwirkenden Muskeln letztlich zu einer Verringerung der Belastung des
Femurknochens beitragen. Je einfacher das von Duda angewandte Simulations-
modell gestaltet wurde, umso héher zeigte sich die Belastung des Femurs. Fir
den Fall der Simulation aler Muskeln gibt er eine Oberflachendehnung des Fe-
murs von maximal 2000 pe an. Fir den einfachsten Fall seiner Simulation (Si-
mulation von , nur* Abduktoren und Tractusiliotibialis) gibt er Belastungswerte
von maximal knapp 3000 pe an (Duda 1998).

Diein der hier vorgelegten Dissertationschrift vorgestellten Daten zeigen fir die
nativ getesteten Femora stets Werte von N < 2.0, also < 2900 pe. Auf dasin der
hier durchgefihrten Untersuchung angewandte Testmodell bedeutet dies, dass,
obwohl keine Muskelkréfte simuliert wurden, die Spannungsspitzen fir die nativ
getesteten Femora (< 2900 pe) die Spannungsspitzen aus Duda’s ,, einfachem”
Simulationsmodell (< 3000 pe) nie Uberschritten haben. Somit 183t sich trotz al-
ler Einschrankungen, die einin vitro Experiment zur Simulation einer in vivo Si-
tuation mit sich bringt, belegen, dass das hier entwickelte Testmodell relativ nahe
an den realen Verhaltnissen liegt.

AbschlieRend bleibt festzuhalten, dass eine blinde Ubertragung der in vivo be-
messenen Bergmann-Daten auf ein Experiment nur bedingt moglich ist. Erst die
Prufung der Plausibilitét der experimentellen Versuchsbedingungen und daraus
entstehende Abanderungen flihren zu einer sinnvollen Simulation im Experi-
ment. FUr diese Art der M odellbildung erweist sich das spannungsoptische Ober-
flachenschichtverfahren als auRerst hilfreich. Die Mdoglichkeit, sich mit
einfachen Mitteln einen Uberblick tiber den Effekt der gewahlten Belastungsum-
sténde im Versuchsaufbau zu machen, kommt sehr entgegen. Wiirde man bei-
spielsweise die Messungen nur mittels Dehnungsmelisteifen (DMS)
durchfihren, so bliebe zweifel haft, ob derartige Artefakte vor Beginn der eigent-
lichen Versuchsreihe entdeckt wiirden. Die Anwendung der Spannungsoptik eig-
net sich also auch ganz hervorragend dafiir, ein Testmodell zu entwickeln bzw.
Zu optimieren.

Die Bedeutung der hier gewonnenen Erkenntnis, dass eine Krafteinleitung mit F
= 25° ohne Muskelsimulation zu elnem unphysiol ogischen Spannungsmuster im
Bereich der Femurschaftmitte fihrt, welche unter F = 9° nicht zu beobachten ist,
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wird nochmalsin Tabelle 5-1 verdeutlicht. Sdmtliche dort aufgefiihrten Autoren
untersuchen in ihren jeweiligen Studien die Biomechanik verschiedener Osteo-
synthesematerialien fir das proximale Femur. Wie sich zeigt, fihrt ein Grof3teil
der Autoren ihre Experimente mit einem Winkel F = 20° durch, und somit unter
einer moglicherweise unphysiologischen Belastung (vgl. Tabelle 5-1. S. 103).
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5.2 Diskussion der Ergebnisse

Die Ergebnisse der Vorversuche wurden in Kapitel 5.1.2.2 diskutiert.

5.2.1 Diskussion der Ergebnisse der Gruppen 1-5
5.2.1.1 Diskussion der Ergebnisse der Gruppen 1 und 2.

In Gruppe 1 und 2 wurde die DHS gegen den y-Nagel in verschiedenen Konfigu-
rationen getestet. In beiden Gruppen zeigt sich der gleiche Trend der Mef3werte.
Dies belegt, dass sich mit der Methodik der Oberfléachenspannungsoptik in der
Anwendung am humanen Leichenfemur reproduzierbare Messungen durchfiih-
ren lassen.

Fir das DHS-System 183 sich festhalten, dass es ein Stressmuster erzeugt, wel-
ches néher am Nativmuster liegt, verglichen mit dem Stressmuster, welches das
v-Nagel-System erzeugt. Dies zeigt sich besonders darin, dass das DHS-System
die Region des Calcar femoris stérker in den Kraftfluss miteinbindet. Der Grund
hierfUr ist in der unterschiedlichen Konzeption der Implantate zu suchen:

Betrachtet man die unterschiedlichen Hebelarme, welche die beiden Implantate
erzeugen, so zeigt sich fir das DHS-System ein wesentlich gréf3erer Hebelarm
alsfir das y-Nagel System (vgl. Abbildung 5-8: S. 114)(Leung 1992).

D>d

Abbildung 5-8: Hebelarme von DHS und -Nagel.
Der Hebelarm der DHS ist deutlich [énger a's der des y-Nagels.
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Je nach Anatomie und gewahlter Schenkelhalsschraubenldnge ergibt sich ein
Faktor von etwa 0,6 bis0,7 (d.h. z. B. Hebelarm y-Nagel 6 Teile/ Hebalarm DHS
10 Teile). Dies wiederum hat Auswirkungen auf die entstehenden Biegemomen-
te. So kommen bei Anwendung der DHS auf die Knochenanteile des Calcar fe-
moris stérkere Belastungen zu, da diese einer strkeren Kompression aufgrund
des verlangerten Hebelarmes unterworfen sind.

Beim y-Nagel hingegen nimmt der intramedul l&re Krafttréger aufgrund des deut-
lich kirzeren Hebelarmes und somit verringerten Biegemomentes wesentlich
mehr Kraft auf, was zur Folge hat, dass die Region des Calcar femoris weniger
komprimiert wird, und somit weniger Kraft aufnimmt.

Somit wird das DHS-System zurecht als ,,|oad-sharing” Implantat (Euler 1992)
und der y-Nagel as ,,load-bearing* Implantat angesehen (Mahomed 1994).

Nachweidlich verstarkt wird dieser ,|oad-sharing” Effekt der DHS durch die Re-
fixierung des posterio-medialen Fragmentes. Es kommt zu einer stérkeren
Signalgebung und somit zu einer stérkeren Belastung des Calcar femoris nach
Refixierung des medialen Fragmentes mittels Zugschraube. Insgesamt wird da-
durch das Spannungsmuster dem Kraftflussim Nativtest weiter angendhert.

Eine derartige Refixierung eines medialen Fragmentes bei Anwendung des
DHS-Systems spielt im klinischen Alltag sicherlich eine untergeordnete Rolle.
Daten Uber die Haufigkeit der Anwendung einer derartigen Zugschraube liegen
nicht vor. Nachteil eines derartigen Vorgehens ist die technisch schwierige
Durchfihrbarkeit. Die Osteosynthese wird dadurch zwar etwas stabiler, vergli-
chen mit der halbgeschl ossenen Operationstechnik desy-Nagels erscheint sie je-
doch wesentlich weniger biologisch. In Einzelfallen mag die Anwendung einer
zusétzlichen Zugschraube oder eines Cerclagedrahtes zur Fixierung eines media-
len Fragmentes bei Verwendung der DHS dennoch gerechtfertigt sein (vgl. Ab-
bildung 5-9: S. 116).
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Abbildung 5-9: DHS mit Refixierung des Trochanter minor Fragmentes.
Beispiel fur dieklinisch sicherlich selten angewandte Refixierung eines Trochanter minor Fragmentes mit-
tels Zugschraube (Synthes 1993).

Insofern unterstreichen die hier nachgewiesenen Ergebnisse die Bedeutung einer
wiederhergestellten medialen Abstiitzung. Gleichzeitig muf? eingerdumt werden,
dass eine Wiederherstellung der medialen Abstiitzung mittels Refixierung des
posterio-medialen Fragmentes aus biomechanischer Sicht zwar wiinschenswert
ist, aus einem klinischen Blickwinkel heraus betrachtet jedoch eine eher akade-
mische, praktisch schwer durchzufiihrende Option bleibt.

Ein Einflul? der Trochanterstabilisierungsplatte (TSP) auf das Stressmuster &3t
sich aus den hier erhobenen Daten nicht erkennen. Als Erklarung hierfir kom-
men folgende Punkte in Frage:

Ein Vorzug der Anwendung der Trochanterstabilisierungsplatte bei instabilen
Mehrfragmentfrakturen liegt in der Moglichkeit Trochanter major Fragmente
besser fixieren zu kénnen. Da jedoch in dem hier gewahlten Belastungsmodell
alenfalls minimale Kréfte auf den Trochanter major einwirken, kann die Tro-
chanterstabilisierungsplatte ihre Vorziige in diesem Punkt nicht unter Beweis
stellen.
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Ein weiterer Grund, weshalb sich in den durchgefihrten Experimenten keine
Veranderungen des Spannungsmusters unter Verwendung der Trochanterstabili-
sierungsplatte zeigten, mag darin zu suchen sein, dass die Hauptlast im Bereich
des Schenkelhalses von der ,, grof2en”, kaudalen Schenkelhal sschraube getragen
wird. Die ,kleine*, im Druchmesser wesentlich weniger messende kraniae
Schenkelhal sschraube dient mehr der Fixierung eines Trochanter major Frag-
mentes sowie der Verhinderung einer Rotation des Hiiftkopffragmentes. Derarti-
ge mogliche EinfliBe der Trochanterstabilisierungsplatte auf das
Rotationsverhalten des Hiftkopffragmentes wurden nicht gemessen. Eine we-
sentliche lasttragende Rolle kommt dem Trochanterstabilisierungsplatten-Sy-
stem also nicht zu, folglich kann auch keine wesentliche Auswirkung auf das
Spannungsmuster erwartet werden. Diesist wohl der Grund daf U, dass auch bei
den Maximaltests kein Einfluld der Trochanterstabilisierungsplatte detektiert
werden konnte.

Somit bleibt festzuhalten, dass sich in den hier durchgefiihrten Experimenten
kein EinfluR der Trochanterstabilisierungsplatte herausarbeiten 1&3t. Um zu ge-
naueren Aussagen beziglich des Einflusses des Trochanterstabilisierungsplat-
ten-Systems zu gelangen, wéren weitere Experimente mit veranderter Methodik
(z.B. Rotationsmessung) erforderlich. Vergleiche zu anderen experimentellen
Untersuchungen kénnen nicht gezogen werden, dadie Trochanterstabilisierungs-
platte in der vorliegenden Disserationsschrift erstmals mituntersucht wurde, Ver-
gleichsdaten also nicht vorliegen.

Die Tatsache, dass in den durchgefiihrten Experimenten mit der vorgestellten
Methodik kein Einflufd der Trochanterstabilisierungspl atte nachgewiesen werden
konnte, soll nicht zu dem Schlul? verleiten, die Trochanterstabilisierungsplatte
klinisch nicht mehr anzuwenden. Wie klinische Studien von Babst, David und
Geisdler zeigen, hat die Anwendung der Trochanterstabilisierungsplatte bei in-
stabilen proximalen Femurfrakturen nachweisliche Vorteile und sollte aus die-
sem Grund bei entsprechender Indikation weiterhin verwendet werden (Babst
1992, David 1996, Geissler 1994).

Wendet man sich nun dem Spannungsmuster des ~Nagels zu, so zeigt sich, wie
bereits oben erwahnt, eine geringere Einbindung der Calcarregion in den Kraft-
fluss as bei der DHS aufgrund des kiirzeren Hebelarmes des y-Nagels. Ferner
zeigt sich eine umso stérkere Signalgebung im Bereich der distalen Verriege-
lungsschrauben, je grofler die applizierte Last ist. Dies wiederum zeigt, dass die
Hauptlast beim y-Nagel vom Implantat selbst getragen wird. Am distalen Im-
plantatende, dort also, wo die aufgenommene Kraft wieder an den Knochen ab-
gegeben werden muf3, treten folglich die grofiten Belastungen auf. Die
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Krafttibertragung im Bereich des Calcar nimmt mit zunehmender Belastung ent-
sprechend nicht weiter zu bzw. sogar ab. Somit bestétigt sich die Einschétzung
desy-Nagels as, load bearing” Implantat (Mahomed 1994).

Eine theoretisch mdgliche Refixierung des posterio-medialen Fragmentes mittels
Zugschraube unterbleibt, da der y-Nagel als halbgeschl ossenes OP-System kon-
zipiert ist. Eine - im Vergleich zur DHS - wesentlich grofiere erforderliche Aus-
dehnung des operativen Zugangsweges nur um ein Fragment zu fassen, wiirde
einen Hauptvorteil der y-Nagel-Osteosynthese, ndmlich das minimal invasive
Vorgehen, zunichte machen.

Bel den Maximaltests erweist sich die y-Nagel-Osteosynthese durchwegs als
deutlich belastbarer verglichen mit der DHS-Osteosynthese. Dies ist wiederum
Ausdruck der unterschiedlichen Konzeption der beiden Implantate (,,|oad-sha-
ring" versus, load-bearing"). In Bereichen bis zum 4-fachen des K érpergewich-
tes zeigt sich jedoch die DHS-Montage al's durchaus suffizient.

Die DHS-Montage versagt stets durch eine Verbiegung der Schenkel hal sschrau-
be, bei der y-Nagel-Montage kommt es einmal zu einer Penetration der Schen-
kelhal sschraube durch den Hiiftkopf und in drei von vier Féllen zu einer Fraktur
im Bereich der distalen Verriegelungsschrauben. Derartige Frakturen werden im
klinischen Alltag mit einer Haufigkeit von bis zu 11% bei der y-Nagelung be-
schrieben (Radford 1993, N = 200). Insofern korreliert diese Art des experimen-
tellen Versagens sehr gut mit Phdnomenen, die aus der klinischen Anwendung
des Implantates berichtet werden. Auf diese spezielle Problematik des y-Nagels
wird ausfuhrlich im néchsten Abschnitt (5.2.1.2) eingegangen.

Welche Bezlige kann man nun zu bereits verdffentlichten experimentellen bzw.
klinischen Studien zum Vergleich DHS versus y-Nagel herstellen?

Zuerst zu den experimentellen Arbeiten. Wie eingangs erwahnt, existieren nur
vier Arbeiten, welche die DHS mit dem y-Nagel experimentell bzw. biomecha-
nisch miteinander vergleichen (Friedl 1993, Curtis 1994, Shaw 1993, Mahomed
1994). Die beiden letzten Arbeiten sind nur eingeschrankt zu beurteilen, da die
Autoren keine Angaben zu den Winkelverhéltnissen bei der Krafteinleitung ma-
chen (Shaw 1993, Mahomed 1994). Keine der angegebenen Studien verwendet
das spannungsoptische Oberflachenschichtverfahren.

Friedl bestimmt in seinen Experimenten die L oad Bearing Capacity (= LBC) von
zahlreichen Implantaten (darunter DHS und y-Nagel), definiert as digjenige
Kraft, die von der jeweiligen Konstruktion gerade noch getragen werden kann.
Im direkten Vergleich ist dabei die LBC des y-Nagel-Systems deutlich tiber der
des DHS-Systems (Friedl 1993). Diese Befunde decken sich mit den hier gewon-
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nenen Erkenntnissen.

Curtismifdt in seinen Untersuchungen das Gleitverhalten der Schenkelhal schrau-
be, die Rigiditét sowie die Maximalbelastbarkeit von DHS und y-Nagel. Er
kommt zu dem Ergebnis, dassim Gleitverhalten kein Unterschied besteht, die Ri-
giditét (definiert als Steigung des Kraft- / Verschiebungs-Graphen) des y-Nagels
grofer ist als die der DHS, und der y-Nagel bei htheren Belastungen versagt als
die DHS. Letztlich kommt er zu der Einschétzung, dass die Unterschiede zwi-
schen beiden Implantaten geringfligig sind (Curtis 1994). Die von Curtis ge-
machten Beobachtungen in Bezug auf die Maximalbel astbarkeit stehen mit den
hier gewonnenen Erkenntnissen im Einklang. Aussagen Uber Gleitverhalten und
Rigiditéat kbnnen nicht miteinander verglichen werden.

Shaw fihrt in seinen Experimenten Messungen der Fragmentbewegungenin Ab-
hangigkeit zur Kraft durch. Er kommt zu dem Ergebnis, dass es beim y-Nagel Sy-
stem zu geringeren Sinterbewegungen der Fragmente kommt als bei dem DHS-
System. Ferner stellt er fest, dass die DHS friher versagt als der y-Nagel. Letzt-
endlich kann Shaw keinen eindeutigen Vorteil desy-Nagels tiber die DHS erken-
nen. Interessanterweise beschreibt Shaw den gleichen Versagensmodus fur den
v-Nagel, ndmlich die Schaftfraktur im Bereich der distalen Fixierungsschrauben
(Shaw 1993). In den vergleichbaren Punkten kommt Shaw letzlich zu &nlichen
Ergebnissen wiein der hier vorliegenden Arbeit.

Mahomed trifft in seinen Untersuchungen Aussagen tber die Steifheit der Im-
plantate, Uber das Stressmuster (Messung mittels 2 DM S, positioniert jeweils
medial und lateral) und Uber das Verhaten wéahrend Maximalbelastung. Er
kommt zu dem Ergebnis, dass der y-Nagel 30% steifer ist als die DHS. Bei den
DM S-Messungen mif er fir den y-Nagel medial grofRere Werte als bei der DHS.
Die y-Nagel-Montage versagt deutlich spéter als die DHS, jedoch in jedem Fall
durch eine Fraktur im Bereich der distalen Verriegelungsschrauben (Mahomed
1994), also sehr dhnlich wie esin der hier vorliegenden Arbeit beschrieben wird.
Bis auf die Ergebnisse zur Stressverteilung liegen Mahomeds Befunde nahe an
den hier festgestellten Ergebnissen. Da Mahomed seinen medialen Dehnmef3-
streifen jeweils unterhalb der Fraktur und nur knapp oberhab der cranialsten
Verriegelungsschraube anbringt, verwundert es nicht, dass er fur den y-Nagel
niedrigere Werte mif3t, alsin der vorliegenden Arbeit. Aufgrund der in der vor-
gelegten Arbeit gemessenen Werte 181 sich festhalten, dass Mahomed seine
DM S nicht in Bereichen mit zu erwartend hohen Dehnungswerten fixiert hat. So-
mit sind die jeweiligen Aussagen in diesem Punkt kaum vergleichbar.

Zusammenfassend |81t sich festhalten, dass alle vier experimentellen Studien zu
diesem Thema gewisse Unterschiede der beiden Implantate feststellen kénnen,
jedoch keiner der Autoren eine eindeutige Uberlegenheit eines der beiden Im-
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plantate herauszuarbeitenin der Lageist. Ferner 18/} sich festhalten, dasssich die
von den vier Autoren Friedl, Curtis, Shaw und Mahomed beschriebenen Ergeb-
nisse weitgehend - soweit vergleichbar - mit den hier aufgefiihrten Ergebnissen
vereinbaren lassen.

Nun zu den klinischen Studien, welche den y-Nagel mit der DHS vergleichen.
Bei einem Blick auf die wichtigsten vertffentlichten Untersuchungen der letzten
Jahre zeigt sich ein recht unterschiedliches Bild. Es zeigen sich zwei Lager, die-
jenigen welche die Vorziige beim y-Nagel sehen, und digjenigen welche sie eher
bei der DHS sehen oder kaum Unterschiede der beiden I mplantate erkennen.

So sieht Landolt beim y-Nagel weniger Beinverkiirzungen und einefrihere Voll-
belastung im Vergleich zur DHS, jedoch eine Femurfrakturrate von 1-8% bei der
v-Nagelung (Landolt 1992). Lueng stellt fir den y-Nagel eine kiirzere Bild-
wandlerzeit, kleinere Schnitte und weniger Blutverlust fest, kommt jedoch fur
Gelenkfunktion und Mortalitét zu gleichen Ergebnissen fur y-Nagel und DHS
(Leung 1992, N = 186). Lucke stellt in seinen Ausfiihrungen fest, dass die Auf-
enthaltsdauer fur Patienten nach y-Nagelung deutlich geringer sind als bei Ver-
sorgung mit der DHS (Lucke 1995, N = 117). Soweit digjenigen, welche den -
Nagel der DHS eher vorziehen.

Nun zu denen, welche das y-Nagel System weniger gut oder gleich gut im Ver-
gleich zur DHS sehen: Guyer stellt fir deny-Nagel 18ngere Operationszeiten fest
(Guyer 1991, N = 100). Goldhagen kann in seiner Untersuchung keine Unter-
schiedeintra- oder postoperativer Parameter fir DHS oder y-Nagel herausfinden
(Goldhagen 1994, N = 150). Aune sieht in dem von ihm untersuchten Kranken-
gut nach y-Nagelung haufiger die Notwendigkeit fiir Revisionseingriffe und eine
Frakturrate nach y-Nagelung von 5,6% (Aune 1994, N = 378). Radford kommt
zu dem Ergebnis, dass zwar Blutverlust und Wundheilungsstorungen fir den -
Nagel niedriger sind, findet jedoch eine Frakturrate nach y-Nagelung von 11%
heraus (Radford 1993, N = 200). Bridle findet in seiner Studie auf3er einer Frak-
turrate von 6,1% nach y-Nagelung keine Unterschiede zwischen beiden Implan-
taten (Bridle 1991, N = 100).

Fasst man die Ergebnisse der erwahnten klinischen Studien zusammen, so erge-
ben sich je nach Autor fir beide Implantate Problembereiche. Insgesamt besteht
bei den meisten Autoren eine gewisse Skepsis gegentiber dem y-Nagel. Er wird
zumeist fir instabile Frakturtypen bevorzugt. Das Problem der postoperativen
Schaftfrakturen bei dem y-Nagel (1-11%) bleibt fir die meisten Autoren unge-
[6st, wobei Stresskonzentrationen am distalen Nagelende vermutet werden
(Bridle 1991). Postoperative Frakturen nach DHS-Osteosynthese werden in der
Literatur so gut wie nie beschrieben (einzige Ausnahmen: a) Radford 1993: 1
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Schaftfraktur nach DHS bei 100 untersuchten DHS Patienten = 1%; b) Taeger
2000: 1 intraoperative Schaftfraktur bei DHS Implantation, N = 122 = 0,8%).

Versucht man nun, die eigenen experimentell gewonnenen Erkenntnisse in einen
klinischen Kontext zu stellen, so gilt es zuerst folgendes zu beachten. Eine Uber-
tragung von experimentell erhobenen Daten auf mogliche klinische Anwendun-
gen bleibt in jedem Fall problematisch. Die Simulation im Experiment kann
niemals die Komplexitét der tatséchlichen, physiologischen Vorgéange vollstan-
dig erfassen. Niemand kann Fehler der Simulation im Experiment ausschliefen.
Dennoch lassen sich aufgrund der spannungsoptischen Untersuchungen folgende
Hinweise fur die klinische Anwendung geben:

Beide Implantate sind unterschiedlich in ihrer Konzeption und erfiillen jewells
ihren Zweck. Fiir die DHS zeigt sich, dass sie ein physiol ogischeres Spannungs-
muster erzeugt alsder y-Nagel. Diesist auf den léngeren Hebelarm der DHS und
die Konzeption as ,load sharing* Implantat zurlickzufiihren. Eine Refixierung
des medialen Fragmentes ist aus biomechanischer Sicht sinnvoll, und sollte,
wenn Kklinisch ohne zu grofRen Aufwand mdglich, erfolgen (vgl. Abbildung 5-9:
S. 116). Die DHS zeigt eine ausrei chende Maximalbel astbarkeit auch in unphy-
siologisch hohen Belastungen, wenngleich die Maximalbelastbarkeit deutlich
unter der des y-Nagels liegt. Wahrend der Belastungsphasen erscheint das Frak-
turrisiko fir die DHS deutlich niedriger alsfir den y-Nagel.

Fir den y-Nagel 183t sich festhalten: Aufgrund seiner Konfiguration als ,,load
bearing* Implantat mit kiirzerem Hebelarm trégt der y-Nagel einen Grof3teil der
Kraft selbst. Er zeigt im Gegensatz zur DHS eine wesentlich gréfere Maximal-
belastbarkeit. Als Hauptkomplikation muf3 die distale Femurschaftfraktur (aus-
gehend von den distalen Verriegelungsschrauben) geflrchtet werden. Aufgrund
seiner Konfiguration erscheint der y-Nagel besonders fiir instabile Frakturen ge-
eignet.

Diese Hinweise, basierend auf den hier vorgel egten experimentellen Daten, dek-
ken sich mit den neuesten klinischen Richtlinien zur Versorgung trochantérer
Frakturen. So empfiehlt David in einem Ubersichtsartikel zur Versorgung tro-
chantérer Frakturen, die DHS besonders zur Behandlung von A1-Frakturen. Flr
die Versorgung von instabileren, komplexeren Frakturen ist die DHS zusammen
mit der Trochanterabstiitzplatte zu verwenden, sofern kein intramedulléres Im-
plantat verwendet wird. Dennoch wird fir die Versorgung von A2 und A3 Frak-
turen die Anwendung intramedullérer Implantate empfohlen (David 2000).
Ahnlich ist die Empfehlung von Taeger, der firr die A2 und A3 Frakturen eben-
falls Vorteile auf Seiten der intramedull&ren Implantate sieht (Taeger 2000).
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5.2.1.2 Diskussion der Ergebnisse der Gruppen 3, 4 und 5.

In den Gruppen 3, 4 und 5 wurde der Proximale Femur Nagel gegen den y-Nagel
sowie unterschiedliche Versionen des PFN untereinander getestet. Hierbei zeigt
sich, dassin allen getesteten Paaren einer Gruppe jeweils der gleiche Trend der
Mef3werte zu erkennen ist. Das Spannungsmuster des PFN ist dem des y-Nagels
prinzipiell dhnlich. Es finden sich jewells zwei Maxima, eines im Bereich des
Calcar femoris und eines im Bereich der distalen Verriegelungsschrauben. Bei
Verwendung des PFN ist das Calcarsignal stets hoher als dasjenige des y-Nagels.
Somit |83 sich konstatieren, dass das Spannungsmuster des PFN etwas ndher am
Nativmuster liegt, wobei einschrénkend erwahnt werden mul3, dass ein Calcar-
signal nur bei der Halfte der gemessenen Femora der Gruppe 3 und 4 zu finden
war. Wurde ein Calcarsignal gemessen, war es jedoch stets bei dem mit dem PFN
sowie bei dem mit dem y-Nagel stabilisierten Implantat vorhanden. Der Grund
fUr das inkonstante Auftreten des Calcarsignales mag in Verkantungen des pro-
ximalen Kopffragmentes zu suchen sein.

In allen Mef3konfigurationen waren die gemessenen | sochromatenordnungen im
Bereich der distalen Verriegel ungsschrauben bei Verwendung des y-Nagels deut-
lich tber denen des PFN. Hierfur kdnnen drei mégliche Grinde a's Erklarung an-
gefuhrt werden:

1. Der PFN ist mit seiner grof3eren Lange besser in der Lage, die auf ihm lasten-
de Huftkraftresultierende Uber eine léngere Distanz und somit homogener auf
das Femur zu Ubertragen als der y-Nagel. Somit wird die Belastung der Fe-
murschaftcorticalis reduziert.

2. Der Durchmesser der Verriegelungsbolzen ist beim PFN geringer alsbeim -
Nagel (4 mm vs. 6 mm). Dieswiederum fuhrt zu einem geringeren Substanz-
defekt in der Corticalis und somit zu einer geringeren Schwéachung in diesem
Bereich. Die Wahrscheinlichkeit, dass diese Region beim PFN bei hohen Be-
lastungen zur ,, Sollbruchstelle wird, ist somit reduziert.

3. Der Abstand zwischen dem distaleren der beiden Verriegelungsbolzen und
der (distalen) Nagelspitzeist beim PFN deutlich grofer al's beim y-Nagel
(80 mm vs. 20 mm). Somit erfolgt die Ubertragung der Kraft vom Implantat
auf den Knochen beim PFN wesentlich weniger abrupt als beim y-Nagel.

Die hohe Stresskonzentration im Bereich der distalen Bolzen bei Verwendung
des y-Nagels sind aus dem klinischen Alltag hinreichend bekannt und finden ih-
ren Ausdruck in den von verschiedensten Autoren berichteten Schaftbriichen
wahrend und vorallen nach y-Nagelung. Im folgenden werden einige dieser Ar-
beiten aufgefihrt, um die klinische Relevanz dieses Problemes zu unterstreichen.
So berichtet Halder von 0,8% distalen Femurfrakturen (Halder 1992), Heinz von
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1,4% (Heinz 1994), Guyer und Eberle von jeweils 2% (Guyer 1991, Eberle
1992), Friefd von 2,5% (Friel3 1992), Goldhagen von 2,9% (Goldhagen 1994),
Friedl von bis zu 4% (Friedl 1994), Aune von 5,6% (Aune 1994), Bridle von
6,1% (Bridle 1991) und Radford schlief3lich von 11% (Radford 1993, vgl. Tabel-
le5-2).

Tabelle 5-2. Haufigkeit von Femurschaftfrakturen nach y-Nagelung

Anteil an
Femurschaftfrakturen im
AIeS Jel Zusammenhang mit y-Nagel
Osteosynthese
Halder 1992 0,8%
Heinz 1994 1,4%
Guyer 1991 2%
Eberle 1992 2%
FrieR 1992 2,5%
Goldhagen 1994 2,9%
Friedl 1994 1-4%
Aune 1994 5,6%
Bridle 1991 6,1%
Radford 1993 11%

Haufigkeit von Femurschaftfrakturen nach Anwendung des y-Nagels anhand der wichtigsten klinischen
Untersuchungen zu diesem Problem. Die Zahlen unterstreichen die Bedeutung dieses Problems. Die Fe-
murschaftfraktur im Bereich der distalen Verriegelungsschrauben stellt die wertigste Komplikation der -
Nagel Osteosynthese dar. Frakturen, die durch schicksal hafte (Verkehrs-) Unfélle nach Nagelimplantation
hervorgerufen wurden, wurden nicht in 0.g. Auflistung aufgenommen (z.B. Fraktur nach y-Nagelung
durch Autounfall, Bridle 1996).

In der hier vorliegenden Arbeit ist es nun erstmals gelungen, die Stresskonzen-
tration am distalen Nagelende beim y-Nagel nachzuweisen und zu visualisieren.
Bisher war diese Spannungskonzentration vermutet worden, jedoch nie nachge-
wiesen (Bridle 1991). Damit ist es nun Uberhaupt erst mdglich, Ldsungsmdglich-
keiten fUr dieses Problem zu entwickeln.

Diese L6sungsmaglichkeiten lassen sich aus den Ergebnissen der Gruppen 3 und
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4 ableiten. In den Gruppen 3 und 4 &3t sich eindeutig nachweisen, dass die Ver-
wendung von nur einer statt zwei distaler Verriegelungsschrauben bei beiden Im-
plantaten zu einer Reduktion der Belastung in diesem Bereich fihrt (vgl. Tabelle
4-11, S. 82). Kam es im Experiment beim y-Nagel zu einer Femurschaftfraktur,
so war dieser stets doppelt, also mit zwei Bolzen verriegelt. Dies war immerhin
in vier von sechs Anwendungen der Fall (Gruppe 1, 2 und 3). Bel Verwendung
nur eines Bolzens trat beim y-Nagel keine Fraktur auf (Gruppe 4). Beim PFN
kam es bei keiner einzigen Anwendung zu einer Fraktur, unabhangig davon, ob
mit zwei oder einem Bolzen verriegelt worden war.

Esscheint also, aslief3en sich die distalen Femurfrakturen beimy-Nagel dadurch
verringern, dass nurmehr eine statt wie bisher zwei der Bolzen verwendet wer-
den.

Die Empfehlungen derer, welche den y-Nagel klinisch untersucht haben, sind
sehr unterschiedlich: So empfiehlt Friedl, stets mit zwei Schrauben zu verriegeln
(Friedl 1994), Bridle empfiehlt distal gar nicht zu verriegeln und berichtet unter
diesem Regime Uber immerhin 6,1% Femurfrakturen (Bridle 1991), Pagnani hin-
gegen rét zur Verriegelung mit nur einer Schraube (Pagnani 1994). Die hier vor-
gelegten Daten unterstreichen eindeutig die Empfehlung von Pagnani.

Der Grund daflr, weshalb zwel distale Verriegel ungsschrauben mehr Stress auf
die Corticalis ausiiben als nur eine Schraube, liegt wohl in den Wechselwirkun-
gen von zwel nahe beieinanderliegenden Stresszentren. So scheinen diese Inter-
ferenzen zu geféhrlichen Summations- bzw. Potenzierungseffekten zu fihren,
welche schliefdlich in einer Fraktur in diesem Bereich resultieren kénnen.

Wichtig ist es jedoch, darauf hinzuweisen, dass die Isochromatenwerte im Be-
reich der Verriegelungsbolzen beim PFN stets deutlich unter denen des y-Nagels
waren. Die moglichen Griinde wurden oben bereits aufgefihrt. Somit zeigt der
PFN gegeniiber dem y-Nagel ein eindeutig vorteilhaftes Spannungsmuster. Die
wenigen bisher verdffentlichten klinischen Untersuchungen zum PFN bestéti-
gen, dass bisher keine einzige Femurschaftfraktur nach PFN-Implantation aufge-
treten ist (Simmermacher 1998 und 1999/ N = 351 bzw. 191; Schwab 1998, N =
103).

Einen weiteren Vorteil zeigt der PFN durch seine cranial und parallel zur Schen-
kelhalsschraube gelegene Antirotationsschraube. Der Effekt dieser Antirotati-
onsschraube auf das Rotationsverhalten des Huftkopfes wurde in der
vorliegenden Untersuchung zwar nicht systematisch untersucht, eszeigtesich je-
doch am Rande der spannungsoptischen Untersuchungen, dass es bei Verwen-
dung des PFN nicht zu derart starken Rotationsphdnomenen kam, wie beim -
Nagel (vgl. Abbildung 4-24: S. 80).

In Gruppe 5 wurde die Stahlversion des PFN gegen die Titanversion des PFN ge-
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testet. Beide Versionen sind im Handel erhdltlich. Es zeigte sich, dass bei ,,nor-
malen* Belastungen (300% BW) der Stahl-PFN mehr Stress auf den Bereich der
distalen Verriegelung bringt als der Titan-PFN, wohingegen die Region des Cal-
car femoris vom Titan-PFN stérker einbezogen wird a's vom Stahl-PFN. Somit
liegt das Stressmuster der Titanversion des PFN etwas naher am Nativmuster als
das der Stahlversion.

Anders ist die Situation bei hohen unphysiologischen Belastungen (grof3er als
300% BW). Hier fihrt der Titan-PFN zu deutlich héheren Belastungen im Be-
reich der distalen Verriegelung und zu niedrigeren Belastungen im Bereich des
Calcar als der Stahl-PFN. Frakturen treten bei keiner der beiden Versionen auf.

Der Grund fir dieses divergente Verhalten ist in den unterschiedlichen Material-
eigenschaften und somit den verschiedenen E-Modulen der beiden Versionen zu
suchen: Wéahrend der vom Hersteller verwendete Stahl ein E-Modul von 190
GPaaufweist, hat das verwendete Titan ein E-Modul von 110 GPa und ist somit
deutlich , elastischer as Stahl (Angaben: Fa. Stratec Medical, Schweiz, 1996).
Soist eszu erkléren, dass bel einer Belastung von 300% BW der el astischere Ti-
tannagel bereits im proximalen Bereich (Calcar) mehr Last an den Knochen ab-
gibt, wéhrend der ,steifere” Stahlnagel seine Last hauptséchlich im distalen
Bereich Uber die Verriegelungsschraube an die Corticalis abgibt. Bei Extrembe-
lastungen (mehr a's 300% BW) scheint der steifere Stahl-PFN mehr Last aufzu-
nehmen in der Lage zu sein, wahrend der Titan-PFN aufgrund seiner grof3eren
Elastizitét einen Grofteil der Last an den Knochen abgibt und somit im Bereich
der Verriegelung zu Spannungsspitzen fuhrt, die Uber denen des Stahl-PFN lie-
gen. Dennoch weist die Titanversion des PFN in den , Ublichen” Alltagsbela-
stungssituationen (etwa 300% BW, Bergmann 1993), welche Uber die Zeit
gesehen dominieren, das etwas giinstigere Spannungsmuster auf als die Stahlver-
sion des PFN.

Die Tatsache, dass das Versagen beim Femurpaar X1V schon bel 400% bzw.
450% eintrat, ist darin zu suchen, dass es sich bei dem Individuum, von dem die
Femora stammen, um das mit Abstand schwerste der ganzen Reihe handelte (90
kg BW). Somit entsprechen in diesem Fall die Absolutwerte bei Maximalbela-
tung durchaus denen von | eichteren Individuen mit hdheren Werten im Maximal -
test.

Welche Bezlige kann man nun zu bereits verdffentlichten experimentellen bzw.
klinischen Studien zu diesem Thema herstellen?

Die einzige experimentelle Untersuchung zu den beiden Implantaten y-Nagel
bzw. PFN stammt von der Gruppe um Goétze. Hier wurden Versuche zur Maxi-
malbel astbarkeit unter anderem der Implantate PFN und y-Nagel an Kunststoff-
femora sowie spater an humanen Leichenknochen durchgefihrt (N = 4 je
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Gruppe). Hierbei zeigte sich, dass die Maximalbelastbarkeit des PFN Uber der
des y-Nagels liegt (Gotze 1998, Kongrefdbeitrag). Untersuchungen zum Span-
nungsmuster wurden nicht durchgefiihrt. Eigene orientierende spannungsopti-
sche Untersuchungen zur Belastbarkeit von Kunstofffemora haben gezeigt, dass
Kunstofffemora etwa um den Faktor 10 bis 15 weniger belastbar sind als Lei-
chenfemora. Insofern missen diese Ergebnisse mit grol3er Vorsicht behandelt
werden. Die Beobachtungen aus der Gruppe, in welcher Leichenfemora verwen-
det wurden, werden durch unsere Ergebnisse nicht eindeutig bestétigt. In den ent-
sprechenden  Gruppen (3 und 4) unserer Versuchsrelhe war die
Maximalbelastbarkeit der beiden I mplantate etwa vergleichbar, wobei in Gruppe
3 der y-Nagel etwas spéter versagte alsder PFN, in Gruppe 4 war der PFN einmal
hoher und einmal genauso bel astbar wie der y-Nagel. Weitere experimentelle Un-
tersuchungen anderer Autoren zu diesem Thema liegen derzeit nicht vor.

Wendet man sich den Studien zu, welche den PFN klinisch untersuchen, so liegt
ebenfalls nur eine geringe Anzahl von Arbeiten zu diesem neuen Implantat vor.
So beschreiben Verheyden und Babst in Kongref3beitrégen zum PEN jeweilseine
geringe Komplikationsrate ohne die gefiirchteten distalen Schaftfrakturen (Ver-
heyden 1996, Babst 1997). Schwab berichtet von seinen 103 prospektiv unter-
suchten Osteosynthesen mit dem PFN ebenfalls Uber eine geringe
Komplikationsrate (zumeist nur harmlose Wundhématome). Er hélt die Technik
besonders fir die instabilen A2 und A3 Frakturen geeignet. Auch Schwab hat in
seinem Kollektiv keine Schaftbriiche zu verzeichnen (Schwab 1998). Simmer-
macher kommt in seinen beiden Arbeiten im Prinzip zu dem gleichen Ergebnis.
Seine Komplikationsrate fir den Proximalen Femur Nagel von 4,6% ist beson-
ders niedrig (Simmermacher 1998 und 1999).

Die Arbeiten welche den y-Nagel klinisch untersuchten, wurden bereits weiter
oben aufgefihrt.

Will man aufgrund der hier vorgelegten, experimentell gewonnenen Ergebnisse
Hinweise fir die klinische Anwendung der beiden Implantate geben, so gelten
ebenfalls die bereits oben erwahnten Einschréankungen. Eine Ubertragung von
experimentellen Daten in einen klinischen Kontext ist stets problematisch, den-
noch kénnen folgende Hinweise an klinische Anwender der Implantate gegeben
werden:

Proximaler Femur Nagel und y-Nagdl fihren am frakturierten Femur zu einem
qualitativ sehr dhnlichen Stressmuster. Um das Risiko fur Frakturen im Bereich
der distalen Verriegelungsschrauben zu minimieren, ist es unbedingt zu empfeh-
len, bei beiden Implantaten distal nur einfach statt zweifach zu verriegeln. Die zu
erwartenden Spannungsspitzen in diesem Bereich sind fir den PFN geringer als
fUr deny-Nagel. Soll ausirgendeinem Grund distal doch mit zwei Schrauben ver-
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riegelt werden, so ist die Gefahr, damit den Grundstein fir eine spétere Schaft-
fraktur zu legen, fir den y-Nagel deutlich groRer als fir den PFN. Die
Maximalbelastbarkeit der beiden intramedulldren Krafttréger ist in etwa ver-
gleichbar grof3. Wird der PFN verwendet, so ist aufgrund des etwas glinstigeren
Spannungsmusters der Titanversion diese zu bervozugen. Insgesamt scheinen die
biomechnischen Eigenschaften des PFN denen des y-Nagels Uberlegen zu sein.

Diese Empfehlungen decken sich weitgehend mit denen von David. David be-
schreibt in seinem Ubersichtsartikel zum Thema , Therapiemdglichkeiten tro-
chantérer Frakturen den derzeit aktuellsten Stand des Wissens. So empfiehlt er
besonders fir die Behandlung von instabilen Frakturen die Anwendung von in-
tramedull&ren Implantaten und darunter besonders den Proximalen Femur Nagel
(David 2000).
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6 Abschlieliende Zusammenfassung

Die vorliegende Untersuchung zielte zum einen auf die Entwicklung eines Mo-
dells zur in vitro Testung von pertrochantéren Frakturen ab, zum anderen auf das
Sichtbarmachen des Kraftflusses an der Oberfl&che des proximalen Femur sowie
auf die Darstellung der Veranderungen dieses Kraftflusses, bedingt durch ver-
schiedene Stabilisierungsverfahren fir pertrochantére Femurfrakturen.

Esist nach wie vor wenig dartiber bekannt, wie der Kraftfluss am proximalen Fe-
mur erfolgt, insbesondere dartiber, wie die Kraftlbertragung in den Femurkno-
chen erfolgt, wenn dieser mit unterschiedlichen, fir die Versorgung von
pertrochantéren Frakturen Ublichen Systemen stabilisiert wird, ndmlich der Dy-
namischen Huftschraube (= DHS), dem y-Nagel oder dem Proximalen Femur Na-
gel (= PFN). Aus diesem Grund erfolgte die Entwicklung eines Testmodells,
welches es ermdglichte, den Kraftfluss am standarisiert-frakturierten humanen
L eichenfemur sichtbar zu machen. Diese Visualisierung wurde mittels der Pho-
toStress®-Methode erzielt: Optisch aktive Polymerschichten wurden direkt auf
das gewlnschte Testobjekt modelliert. An der Oberflache des belasteten Femur
wurden nun unter polarisiertem Licht farbige Belastungslinien (= Isochromaten)
sichtbar, welche exakt mef3bar und einer definierten Dehnung zuordbar sind.
Nach der Entwicklung eines Testmodells (2 Femurpaare), welches eine még-
lichst physiologische Simulation einer Belastung erlaubt, wurden 10 Paare fri-
scher Leichenfemora unter den Bedingungen der Steh-Phase wéahrend des
Gehens mit einer Geschwindigkeit von 2 km/h getestet, was einer typischen Be-
lastung in der frih-postoperativen Zeit gleichkommt (F = 9°, T = 0°, Belastung
= 300% des Kdrpergewichts, Bergmann 1993). Folgende Konfigurationen wur-
den gegeneinander getestet: DHS versus y-Nagel, y-Nagel versus PFN, PFN g
versus PFNian- Die Testswurden in 2 Schritten ausgefihrt: 1. Testung des nati-
ven Femur. 2. Testung des standarisiert-frakturierten Femur nach Stabilisierung
mit einem der 3 Implantate. Die jeweiligen gemessenen | sochromatenordnungen
N konnten so miteinander verglichen werden.

Unter Bezug auf die eingangs erwahnten Ziele dieser Studie 183t sich folgendes
festhalten (vgl. Abschnitt ,, Problem, Motivation und Ziel setzung“, S. 16):

1. Esist gelungen, ein Modell zu entwickeln, welches es ermdglicht, humane
Leichenfemorain vitro einer moglichst physiologischen Belastungssituation
auszusetzen. Diese Belastungssimulation diente im weiteren Verlauf zur Te-
stung von Femora, die nach Erzeugung einer artifiziellen, pertrochantéren
Huftfraktur mit unterschiedlichen Osteosyntheseverfahren stabilisiert wur-
den.

2. Die PhotoStress®-Methode, auch spannungsoptisches Oberflachenschicht-
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verfahren genannt, ist in der Lage, sinnvolle und weiterfiihrende Erkenntnis-
sein der in vitro Untersuchung von kinstlich frakturierten, unter Belastung
stehenden Femora zu liefern.

3. In der vorliegenden Arbeit lief3en sich eindeutige biomechanische Unter-
schiede der drei Implantate DHS, y-Nagel und PFN aufdecken. Derartige Un-
terschiede lassen sich sehr gut mit Erfahrungen aus dem klinischen Gebrauch
der Implantate korrelieren. Aus den experimentell gewonnenen Ergebnissen
konnen eindeutige Schiuf3folgerungen fir eine optimierte klinische Anwen-
dung dieser Osteosynthesematerialien gezogen werden.

Nach der Beantwortung dieser eingangs gestellten, allgemeinen Ziele bzw. Fra-
gen, nun zu den konkreten Schlussfolger ungen, die aus den durchgefiihrten Ver-
suchen gezogen werden kdnnen:

Die verwendete PhotoStress®-Methode ermdglicht es erstmals, den Kraftfluss
am belasteten, frakturierten, humanen Leichenfemur zu visualisieren. Sie stellt
somit ein wichtiges methodisches Instrument flr die medizinisch-biomechani-
sche Testung von Osteosynthesematerialien dar.

Das Sichtbarmachen der Kraftlinien am proximalen Femur mittels Oberflachen-
spannungsoptik erlaubt es, Testmodelle zu entwickeln, welche eine moglichst
physiol ogische Belastungssimulation zulassen. Die in zahlreichen Studien weit
verbreitete Krafteinleitung in das Femur mit einem (zu grofRen) Winkel F (z. B.
F = 25°) fuhrt zu einem unphysiologischen, artifiziellen Biegemoment im Fe-
murschaftbereich. Dieses Biegemoment konnte in unserem Modell unter Zuhil-
fenahme der PhotoStress®-M ethode durch einen auf F = 9° verminderten Winkel
minimiert werden. Diese Art der Krafteinleitung erlaubt somit eine Minimierung
von Artefakten.

Fir die DHS zeigt sich, dass sie ein physiol ogischeres Spannungsmuster erzeugt
alsder y-Nagel. Diesist auf die Konzeption als,,1oad sharing” Implantat zuriick-
zufiihren. Eine Refixierung des medialen Fragmentes ist aus biomechanischer
Sicht sinnvoll, und sollte, wenn klinisch ohne zu grof3en Aufwand méglich, er-
folgen. Die DHS zeigt eine ausreichende Maximalbelastbarkeit auch in unphy-
siologisch hohen Belastungen, wenngleich die Maximalbelastbarkeit deutlich
unter der des y-Nagels liegt. Wahrend der Belastungsphasen erscheint das Frak-
turrisiko fir die DHS deutlich niedriger als fir den y-Nagel. Das Spannungsmu-
ster der DHS liegt dem nativen Spannungsmuster von alen drei getesteten
Implantaten am néchsten.

Fir den Nagel gilt, dass er aufgrund seiner Konfiguration as ,,load bearing*
Implantat einen Grofiteil der Kraft selbst trégt. Er zeigt im Gegensatz zur DHS
eine wesentlich grofRere Maximalbelastbarkeit. Der y-Nagel weist einen deutlich
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kurzerem Hebelarm auf alsdie DHS. Als Hauptkomplikation muR3 die distale Fe-
murschaftfraktur (ausgehend von den distalen Verriegel ungsschrauben) gefiirch-
tet werden. Aufgrund seiner Konfiguration erscheint der y-Nagel besonders fur
instabile Frakturen geeignet.

Proximaler Femur Nagel und y-Nagel fuhren am frakturierten Femur zu einem
gualitativ sehr &nlichen Stressmuster. Um das Risiko fUr Frakturen im Bereich
der distalen Verriegelungsschrauben zu minimieren, ist es unbedingt zu empfeh-
len, bel beiden Implantaten distal nur mit einer statt mit zweli Schrauben zu ver-
riegeln. Dies fUhrt zu einer Verringerung von Interferenzen, welche durch die
Verwendung von zwei distalen Verriegelungsschrauben hervorgerufen werden.
Die zu erwartenden Spannungsspitzen in diesem Bereich sind fir den PFN gerin-
ger as fur den y-Nagel. Soll aus klinischen Griinden heraus distal dennoch mit
zwei Schrauben verriegelt werden, soist die Gefahr flr eine spétere Schaftfraktur
bei Anwendung des y-Nagels deutlich grofleer as fur die Anwendung des PFN.
Die Maximalbelastbarkeit der beiden intramedulléren Krafttrager ist in etwa ver-
gleichbar grof3. Wichtig ist es, darauf hinzuweisen, dass die | sochromatenwerte
im Bereich der Verriegelungsbolzen beim PFN stets deutlich unter denen des y-
Nagelswaren. Somit zeigt der PFN gegentiber dem y-Nagel ein eindeutig vorteil-
haftes Spannungsmuster. Einen weiteren Vorteil zeigt der PFN durch seine Anti-
rotationsschraube, welche eine mdgliche Rotation des Huftkopffragmentes
vermindert. Wird der PFN verwendet, so ist aufgrund des etwas giinstigeren
Spannungsmusters der Titanversion diese zu bervozugen. Insgesamt scheinen die
biomechanischen Eigenschaften des PFN denen des y-Nagels tberlegen zu sein.
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