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1. Einleitung

Eine der wichtigsten Funktionen des Knochens istes€ahigkeit Deformationen und von

aul3en einwirkenden Kraften standzuhalten. Untercfrarischer Festigkeit versteht man die
Fahigkeit des Knochens, mechanische Belastung,lbeBeinem Sturz, ohne Verlust seiner
Integritat zu tolerieren. Diese Eigenschaft der &rem ermdglicht dem Organismus die
aufrechte Korperhaltung innerhalb des Gravitatielasfs und die Ubertragung auftretender
Kréafte auf die einzelnen Glieder und Gelenke wathides Stehens oder bei Bewegung.

Wenn die mechanische Festigkeit des Knochens resthldesteht ein erhdhtes Risiko
zum Knochenbruch; wie im Fall der Osteoporose. lbéiekénnen durch die Reduktion der
Masse und Dichte sowie durch strukturelle Verandgen des Knochens Frakturen entstehen,
vor allem dann, wenn z.B. hohe Belastungen wahesnes Sturzes auftreten. Aus diesem
Grund ist die nicht-invasive Abschatzung der meddren Kompetenz bzw. der
strukturellen Festigkeit der Knochen eine wichtigerausforderung in der medizinischen
Diagnostik; vor allem mit Methoden, die klinischsdarakturrisiko bei Patienten vorhersagen
kénnen (Genant et al. 1996 und 2000, Cummings et2@02). Diese nicht-invasiven
Messmethoden sind nétig, damit gezielt diejenigetrdfenen identifiziert werden kénnen,
welche einer praventiven Therapie bedurfen. Dartiresus sind diese Verfahren auch fur
die Uberprifung des individuellen Therapieerfolges Bedeutung.

Bei frihzeitiger Erkennung und entsprechender wetgiion kann der Entwicklung der
Osteoporose therapeutisch entgegengewirkt werdenvibglichkeiten reichen von einfachen
Mallnahmen wie sportliche Betéatigung und taglichéuldiu von Kalzium und Vitamin D
(Nelson et al. 1991) bis zur Gabe von modernen késdenten wie Bisphosphanaten
(Kanis et al. 1995, Balena et al. 1996, FylstraZ20@elson et al. 2002, Lippuner 2003). Es
wird geschatzt, dass in Deutschland derzeit in Beauf die Osteoporose weniger als 50% der
Betroffenen adéquat diagnostiziert und therapieerden (Seibel 2001). Um allerdings
praventiv tatig werden zu koénnen, ist die Fruherkemry dieser Erkrankung
Grundvoraussetzung.

Zur klinischen Beurteilung der Knochenfestigkeit emi Ublicherweise die
Zweienergie-Rontgenabsorptiometrie (DXA). Mit ikasst sich der Knochenmineralgehalt
(bone mineral content — BMC in Gramm) und die figbrojizierte Knochendichte
(bone mineral density — BMD in g/cm?) des Skelditsstimmen. Der Zusammenhang
zwischen verminderter BMD und erhdhtem Frakturosikt zwar in grof3en Gruppen von
Patienten klar aufgezeigt worden (Cummings et 8831 Courtney et al. 1994 und 1995,



Bouxsein et al. 1995 und 1999), dennoch zeigtem Batienten in Studien bei gleicher BMD
sowohl frakturfrei als auch frakturgeschadigt (Malet al. 1989). Dies zeigt den Bedarf, dass
densitometrische Verfahren weiter verbessert werdeitsssen, um das individuelle
Frakturrisiko verlasslich vorhersagen zu konnenerings ist es schwierig, jedes neue
Verfahren einer prospektiven, klinischen Studiaumterziehen, da diese sehr aufwendig sind
und lange Zeitraume (bis zum Eintritt von FraktgrenAnspruch nehmen.

Eine alternative Methode zur Bestimmung der pravkkt Kapazitat densitometrischer
Verfahren ist der Vergleich mit experimentell bestiten, mechanischen Versagenslasten der
Knochen (Hayes et al. 1991, Hayes und Bouxsein ,19§@érs und Wilson 1997, Eckstein et
al. 2002). Allerdings haben diese Verfahren in Fovon biomechanischen Tests den
Nachteil, dass die Bestimmung der Bruchlasten di&®chen destruktiv ist. Aufgrund
dieser Destruktivitat ist es schwierig, das AusmafBler Prazisionsfehler
(Reproduzierbarkeitsfehler) dieser Tests zu besémriine Mdglichkeit, um dieses Problem
anzugehen und die Reproduzierbarkeit dieser Tésishdatzen zu kénnen, ist der Vergleich
beider Seiten desselben Praparates, da davon aherugst, dass diese ein hohes Mal3 an
Ahnlichkeit aufweisen. Dies konnte durch mehrengd&n aufgezeigt werden, die am Femur
die Knochenmasse beider Seiten verglichen habell @daal. 1991, Lilley et al. 1992,
Faulkner et al. 1995, Mazess et al. 2000, Rao. €0800).

In der vorliegenden Studie soll untersucht werden,welchem Ausmall diese
mechanischen Tests reproduzierbar sind bzw. welSb#endifferenzen speziell unter
Simulation eines seitlichen Sturzes auf den Trowaklajor (Side-Impact-Konfiguration)
auftreten. Des Weiteren soll gezeigt werden, dasmdchanische Tests ein effizientes und
zuverlassiges Instrument zur Prufung neuer, inmosatdensitometrischer Verfahren

darstellen, um die mechanische Festigkeit von gakn®chen vorherzusagen.



2. Literaturubersicht

2.1. Osteoporose — Definition und Pathophysiologie

Bei der Osteoporose handelt es sich definitionsGemdm eine ,systemische
Skeletterkrankung mit einer Verminderung der Knaochasse und einer Verschlechterung
der Mikroarchitektur des Knochengewebes mit entdpred reduzierter Festigkeit und
erhohter Frakturneigung” (Consensus developmentecemce 1993). Nach der WHO liegt
dann eine Osteoporoseerkrankung vor, wenn ein $teder Knochendichte (BMD in g/cm?)
um 2,5 Standardabweichungen des Durchschnittswignt@snge Frauen und Manner vorliegt
(Kanis 1993).

Im Knochen finden Gewebeauf- und Gewebeabbaupreztat. Dabei wird der erste
Lebensabschnitt bis zum 30. Lebensjahr durch eosstipe Bilanz (Knochenaufbau) des
Skeletts charakterisiert. Zwischen dem 30. und d¥n Lebensjahr wird die maximale
Knochenmasse erreicht, die sog. ,Peak Bone Massim@ et al. 1993, Bonjour et al. 1994).
Diese ist beim mannlichen Geschlecht signifikartidréals beim weiblichen. Eine moglichst
hohe ,Peak Bone Mass" ist wiinschenswert, da eieérige Ausgangsmasse eine friihe
Osteoporosemanifestation beginstigen kann. Diesdnmate Knochenmasse wird neben
genetischen Faktoren von den Lebensumstanden, wme Beispiel Ernahrung, Bewegung
und Erkrankungen in Kindheit und Jugend beeinfludsich dem Erreichen der ,Peak Bone
Mass" kommt es im Rahmen der physiologischen Sketgiauprozesse zu einer negativen
Bilanz (Knochenmassenverlust).

Die Knochen eines erwachsenen Skeletts bestehenim@iskompakten Rindenzone
(Kortikalis) und einem gerustartigen, spongioserei® (Spongiosa). Dabei manifestiert sich
die Osteoporose in der Regel zunachst im spongiBsechen (Satoris 1996, Waldt et al.
1999, Banse et al. 2001, Thomsen et al. 2002).eDiessteht aus einem Maschenwerk von
platten- oder stabformig angeordneten Knochenbalkch den Trabekeln. Die
Mikroarchitektur dieses Strukturgeristes ist neden Knochenmasse fur die Stabilitdt des
Knochens von entscheidender Bedeutung (Chevalietf. €992, Link et al. 1998, van der
Meulen et al. 2001).

Physiologischerweise treten in den Trabekeln Résmglakunen auf, die von
Osteoklasten (= knochenabbauende Zellen) verursaehden. Treten allerdings abnorme
tiefe Resorptionslakunen auf, kénnen diese zu eiDarchtrennung der plattenartig
angeordneten Trabekel fihren, die als Perforatitwezeichnet werden (Parfitt 1987, Vogel et

al. 1990). Die Folge ist eine vermehrte Zerstordeg Geflige in der Trabekelarchitektur.
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Dadurch sind die Trabekel nicht mehr in der Lages biomechanische Stabilitdt des

Knochens zu gewahrleisten und es kann zur FraktsiKehochens kommen (Parfitt 1987).

2.2. Soziobkonomische Bedeutung der Osteoporose

Die groRRe soziookonomische Bedeutung der Osteopobasuht hauptsachlich auf drei
Aspekten: der hohen Préavalenz, den erheblichenekidsir das Gesundheitssystem und auf
der meist starken Beeintrachtigung der Lebens@ualér Betroffenen.

Die Osteoporose ist die haufigste Erkrankung dedeBkystems und gehoért nach der
WHO zu den 10 bedeutendsten Krankheiten der Welwikl geschéatzt, dass sie allein in den
Vereinigten Staaten eine Pravalenz von 25 Mio.eRgjahrlich aufweist und fur 1,3 Mio.
Frakturen verantwortlich ist (Compston et al. 1990Benaue epidemiologische
Untersuchungen fur Deutschland liegen nicht voh&aungen gehen allerdings von 2 bis
10 Mio. betroffenen Patient(inn)en aus, davon clli@ mit manifesten Frakturen (Pollahne
et al. 2001, Scheidt-Nave 2001).

Zur Abschéatzung der soziobkonomischen Bedeutung @steoporose wird der
klinische Endpunkt, die osteoporotische Frakturrahgezogen. Das Risiko, eine dieser
Frakturen zu erleiden, wird einerseits von der madthen Belastung des Knochens und
andererseits von seiner Fahigkeit bestimmt, di@®fehg ohne Verlust seiner Integritat zu
tolerieren. Hierbei spielen nicht nur skelettatmdern auch neuromuskulare, kardiovaskulare
u.a. Faktoren eine wichtige Rolle. Diese haben l&ssf darauf, wie oft ein Sturz erfolgt
(Dargent-Molina et al. 1996) und wie dieser abggémbzw. moduliert wird (Hayes und
Bouxsein 1997).

Ein erster Gipfel fur Frakturen in der Adoleszenardwweitestgehend durch
traumatische Ereignisse bestimmt, welche unter Méndeutlich haufiger auftreten als bei
Frauen. FiUr einen zweiten Gipfel der Frakturinzddeim Alter werden zum einen
osteoporotische Verdnderungen des Knochens (Mdatoal. 1997) und zum anderen die
Zunahme der Wahrscheinlichkeit von Stirzen (Meltord Riggs 1995) verantwortlich
gemacht. Wahrend mit 50 Jahren nur 20% der Fraumemaéim Jahr stlirzen, sind dies im
Alter von 85 Jahren bereits 50%; und &ltere Fraerdgiden haufiger einen Sturz als altere
Manner (Winner et al. 1989). Proximaler Femur,\8¥iebelkoérper und der distale Radius sind
die haufigsten Pradilektionstellen osteoporotisé¢frakturen (Melton und Riggs 1995).

Es wird vermutet, dass im Alter von 50 Jahren bauEn > 70% und bei Mannern

> 40% der Frakturen direkt auf osteoporotische Keoweranderungen zurickzufuhren sind
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(Melton et al. 1997). Im Alter von 80 Jahren haldmreits 60 % aller Frauen einen
Knochenbruch erlitten (Cooper et al. 1996). Da Qisteoporose eine altersspezifische
Krankheit ist, wird durch die steigende Zahl deei@n Personen in unserer Gesellschaft eine
dramatische Zunahme an Frakturen erwartet. Es d@ebn ausgegangen, dass sich die
Frakturinzidenz in den nachsten 60 Jahren verdtaifgschacht und Dambacher 1995).

Auf diese Weise ergeben sich enorme finanziellg&mlfir das Gesundheitssystem.
In Deutschland belaufen sich die Folgekosten déedporose derzeit auf ca. 5 Mrd. Euro pro
Jahr, wobei mit einer Verdoppelung bis ins Jahr02@8 rechnen ist (Gotte und Dittmar
2001). Allein die Kosten fur die Versorgung der &ckelhalsfrakturen betragen mehr als
2 Mrd. Euro jahrlich (Pfeifer et al. 2001). In deWereinigten Staaten werden
Versorgungskosten osteoporotischer Frakturen aut3ais 14 Mrd. Dollar geschatzt, davon
ca. 8,6 Mrd. Dollar fur die Behandlung des proxiemFemurs (Ray et al. 1997). Weltweit
ereignen sich schatzungsweise ca. 1,7 Mio. Schiealsfdakturen im Jahr und diese sollen bis
zum Jahr 2060 auf tUber 6 Mio. jahrlich ansteigeoofier et al. 1992). Die finanziellen
Folgen wirden sich dann auf ca. 130 Mrd. Dollarabn (Johnell 1997). Der erwartete
Anstieg an Frakturen ist zum einen auf die demdgsape Alterung der Bevolkerung
zurtckzufihren; zum anderen nimmt die alterskaerigi Inzidenz der Femurfrakturen
ebenfalls zu (Johnell et al. 1992, Pfeifer et 802, Wildner und Clark 2001).

Osteoporotische Knochenfrakturen, vor allem gesximalen Femurs bestimmen
malf3geblich die Morbiditat und Mortalitat alterer ddehen (Riggs und Melton 1995, Schirch
et al. 1996, Leidig-Bruckner et al. 1997, Lips etl®99). Des Weiteren kommt es auch zum
Verlust der Mobilitat (Schirch et al. 1996) und d#amit verbundenen individuellen
Unabhéngigkeit. Die Folgen einer osteoporotischeaktkr sind gravierend: so sinkt
beispielsweise die Lebenserwartung einer sechziggih Person nach erlittener Femurfraktur
um mehr als elf Jahre (Center et al. 1999). Framnnschweren Wirbeldeformationen
(-Witwenbuckel“) leiden fast ununterbrochen an Reél&chmerzen und sind dadurch im
Alltag erheblich behindert (Ettinger et al. 1992nh vielen Fallen fuhrt gerade die
Schenkelhalsfraktur zur dauerhaften Behinderung lnatitutionalisierung alterer Menschen
(Hayes und Bouxsein 1997). Nur 20-50 % der Patrerteeichen wieder ihre urspriingliche
Mobilitat. Ein Grof3teil der Patienten ist hingegaoht mehr in der Lage, nach einer Fraktur
ohne Hilfe im Alltagsleben zurechtzukommen (Schaadnmd Dambacher 1995). Die
Mortalitat nach Fraktur des proximalen Femurs Ilggtra noch wahrend des
Krankenhausaufenthaltes ca. 10 % und im Folgejalischen 20 % und 35 % (Lauritzen
1995, Marottoli et al.1994, Schiirch et al. 1996).



2.3. Biomechanische Testungen am proximalen Femur

Die wichtigste funktionelle Eigenschaft des Knochést seine Fahigkeit, Deformationen und
Belastungen standzuhalten. Dabei wird unter ,stmgtler Festigkeit“ verstanden, dass der
Knochen mechanischen Belastungen standhalt, weldhebei einem Sturz entstehen. Bei
Beeintrachtigung bzw. Abnahme dieser mechanischemgéetenz besteht ein erhéhtes
Frakturrisiko. Die nicht-invasive Abschatzung demd€henfestigkeit ist daher von grof3em
Interesse. Diese Abschatzung erfolgt mit densitasedten Methoden, die klinisch das
Frakturrisiko bei Patienten vorhersagen konnen &sept al. 1996 und 2000, Cummings et
al. 2002).

Neben der quantitativen Computertomographie (Q€), peripheren quantitativen
Computertomographie (pQCT) und dem quantitativemaisthall (QUS) ist die Zweienergie-
Rontgenabsorptiometrie (DXA) das Verfahren mit daichsten Verbreitung fir die
guantitative  Knochenmessung (Osteodensitometrie)ie Shat die  Einenergie-
Photonenabsorptiometrie  (SPA), Einenergie-Rontgamgiiometrie  (SXA)  und
Zweienergie-Photonenabsorptiometrie (DPA) weitdstge abgeltst (Genant et al. 1996,
Adams 1997).

Um die Vorhersagekraft dieser Methoden einzuschéataaben sich biomechanische
Tests zur objektiven Bestimmung der mechanischetigkeit des Knochens bewahrt (Hayes
et al. 1991, Hayes und Bouxsein 1997, van der Meeteal. 2001). Die Daten kdnnen dabei
in Korrelationsanalysen direkt mit den Ergebnisslen densitometrischen Untersuchungen
verglichen werden. Allerdings ist ein potentielléfachteil dieser biomechanischen
Experimente, dass aus der experimentell bestimiisgsagenslast eines Knochens — auch
unabhangig von anderen Faktoren, die einen Stigurnstigen oder verhindern — nicht direkt
auf das Frakturrisiko zurtickgeschlossen werden kBies liegt daran, dass die auf einen
Knochen einwirkenden Lasten, z.B. bei einem Stwich zwischen Individuen mit
unterschiedlichem Kérpergewicht und KoérpergroRestgstheiden (Robinovitch et al. 1991,
Hayes und Bouxsein 1997, Myers und Wilson 1997,rDeal. 2001). Dementsprechend
kann eine bestimmte Bruchlast eines Knochens fiie €i.B. 52 kg schwere &altere Frau
durchaus adaquat sein, ohne dass eine Bruchgefihntrliegt, wahrend bei einem z.B.
118 kg schweren Mann beim Sturz diese Versagersgréberschritten wird. Aus diesem
Grund wurde von Hayes et al. (1991) das Konzeptsides ,Factor of Risk® entwickelt,
welcher sich aus dem Verhdltnis der einwirkendest liand der Versagenslast fir eine
bestimmte Aktivitat oder Sturz ergibt (Hayes unduBsein 1997). In biomechanischen

Modellen koénnen die einwirkenden Lasten fir versdbne Aktivitdten und Sturzsituationen



berechnet werden (Robinovitch et al. 1991, Wils884] van den Kroonenberg et al. 1996,
Hayes und Bouxsein 1997, Chiu und Robinovitch 199&)iese konnen aus
anthropometrischen MessgroRen (z.B. Korpergewicid/ader Korpergrol3e) abgeschéatzt

werden.

Biomechanische Tests wurden an ganzen Knochen gefighrt, da diese eine grol3ere
direkte Relevanz fur die Klinik aufweisen als Kneaproben und somit dem Versagen des
Knochens beim Sturz méglichst nahe kommen.

Am proximalen Femur wurden folgende mechanischéuhgen durchgefihrt:
- vertikale Lasteinleitung parallel zum Schaft
- Simulation der Standbeinphase mit Lasteinleitumginem gewissen Winkel zum Schaft

- seitliche Sturzsimulation auf den grof3en Trocea(®ide-Impact-Konfiguration).

Im Falle der vertikalen Lasteinleitung wurde dieaKrdirekt auf den Femurkopf und
parallel zum Schaft Ubertragemn einer Studie von Dalen et al. (1976) wurden 61
Femurexemplare einer vertikalen Lasteinleitung Ipgraum Schaft unterzogen. Dabei waren
die Femora komplett bis auf den Kopf und den Halsinem Plastikblock eingebettet, damit
bei der mechanischen Testung keine Frakturen inditalen Teilen der Femora auftreten
konnten. Auch Leichter et al. (1982) bettete 33 &®@min Acrylblocke ein; allerdings
befanden sich nur der distale Anteil der Knochedi@sen Blocken. Der freiliegende Teil des
Schaftes vom Block bis zum kleinen Trochanter lgetlie finffache kraniokaudale Breite
des Femurhalses. Diese Distanz zwischen Hals umgp&nnpunkt wurde gewahlt, damit die
Verteilung der Kraft, welche am proximalen AnteédsdKnochens wirkte, nicht beeinflusst
wurde. Die Femora wurden anschlieend mitsamt denyl®lock so in der Prifmaschine
fixiert, dass die Achse der Diaphyse mittig um 8f Richtung der vertikalen Kraft geneigt
war (Phillips et al. 1975). AuRerdem befand siah @ummistiick zwischen Femurkopf und
der Prifmaschine, um eine gleichméRige Verteilumy Hraft zu ermdglichen. Nach
demselben Aufbau gingen Beck et al. (1990) und Aegal. (1996) vor, wobei Augat den
vierfachen vertikalen Durchmesser des Femurkopfedal? fur den freiliegenden Teil des
Schaftes heranzog. In den Studien von Lochmillealet(1998, 2000, 2002, 2003) und
Eckstein et al. (2002) wurden die Femora nicht aeitn distalen Teil in Acryl eingebettet,
sondern mit Schrauben in eine Aluréhre gespannt. dém Gelenkknorpel zu simulieren,

wurde ein halber Tennisball auf den Femurkopf patz Die Geschwindigkeiten bei der



Krafteinleitung variierten, wie auch bei den medbkanen Tests mit Simulation der

Standbeinphase und Sturz auf den Trochanter megorStudie zu Studie.

Bei der Simulation der Standbeinphase wurde digelmasirkung in verschiedenen
Winkeln zur Schaftlangsachse bzw. zum Schenkebuasisien Femurkopf eingeleitet, wobei
die Belastung immer von vertikal auf den Oberscletkadpf wirkte. Delaere et al. (1989) und
Cody et al. (1999) verwendeten einen Winkel von 2&t Schaft. Dieser setzt sich aus 9°
anatomischer Neigung zur Vertikalen des Femuns l&tehen und 16° mittlerer Neigung der
Resultierenden zur Vertikalen des Femurs beim Gehasammen, wobei die 16°
(Resultierende) der physiologischen Kraft entspricie wahrend des Gehens auf den
Femurkopf wirkt, (Pauwels 1980, Maquet und Vu Anlmaii 1981). In der Studie von Smith
et al. (1992) wurden die Knochen in einem Winkeh\&6° zur Horizontalen belastet, um
subkapitale Frakturen des Femurhalses zu erzewgergs auch klinisch zu beobachten ist
(Kaufer et al. 1974). Shah et al. (1993), Lang let(#997) und Kejak et al. (1998)
verwendeten Winkel zwischen 20° und 23° zur Velé@ikaln der Arbeit von Buitrago et al.
(1997) dagegen wurden die Bruchfestigkeit und I[gteit von 41 Femora unter
Zweibeinstandbedingungen nach Pauwels (1973) gemebbierbei wurde der Femurschaft
in seiner physiologischen Adduktionsstellung von #8Riert, um die Position den
Bedingungen beim Stehen auf beiden Beinen nachizisfoén. Wie auch in allen anderen
Untersuchungen der Simulation der Standbeinphaséenwdie Femora mit einem Kunststoff
oder ahnlichem in einem Standgefald fixiert. Diesssrde wiederum mit einer
Einspannvorrichtung gehalten, die eine frei waldbaWinkeleinstellung zur vertikalen
Krafteinleitung erlaubte.

Die biomechanischen Testungen unter Simulation skichen Sturzes auf den
grof3en Trochanter wurden ebenfalls unter verscheu&Vinkeleinstellungen der Femora zur
einleitenden Kraft durchgefuhrt. Hierbei wurde diast je nach Studie entweder auf den
Femurkopf oder auf den groRen Trochanter UbertraBen dieser Konfiguration benotigt
man allerdings zwei Winkel zur Positionierung demoghen; zum einen den Winkel der
Schaftachse zur Horizontalen und zum anderen detk&Ndes Femurhalses zur Vertikalen.
Bei Werner et al. (1988) wurde die Schaftachse &h zur Horizontalen geneigt und die
Kraft vertikal (entspricht 0°) auf den Femurkopfeitbagen. Somit wurde ein Aufprall leicht
nach vorne auf die Hifte simuliert. Die Knochen dem hier bis auf den Femurhals und

Femurkopf in Methylmetacrylat eingebettet.



Lotz und Hayes (1990) dagegen verwendeten einerkéNimon jeweils 30° zur
Horizontalen und zur Vertikalen. Die einleitendeaKrwurde ebenfalls auf den Femurkopf
Ubertragen, allerdings wurde nur der distale Ted 8chaftes fixiert. In dieser Konfiguration
erfolgte die Simulation des Sturzes schrag nactehiauf die Seite. An diesen Aufbau der
mechanischen Testung hielten sich auch Lang €1887) und Keyak et al. (1998). Dabei
wurde die Krafteinleitung auf den Femurkopf unadh dgol3en Trochanter in einem Winkel
von 60° zur Schaftachse und 70° zur Achse des Haatsas gerichtet.

In den Studien von Courtney et al. (1994, 1995)»8ein et al. (1995, 1999), Cheng
et al. (1997) und Leichter et al. (2001) wurde ®#inkel von 10° der Schaftachse zur
Horizontalen verwendet und der Femurhals wurde &t rfach innen, d.h. vom kleinen
Trochanter weg, zur Vertikalen geneigt. Diese Kgufation simuliert die typische
Kdrperhaltung bei einem Sturz auf den grofRen Trotergvan den Kroonenberg et al. 1996).
Die Knochen wurden wiederum distal am Schaft gegetation entlang der Diaphyse fixiert,
aber sie waren in vertikaler und horizontaler Eb&ee beweglich. Um das Auftreten von
lokalen Spannungsspitzen im Trochanter major zmegten, wurde dieser zur Unterstitzung
mit Methylmetacrylat in einen Stahlbehalter in Fagmer Halbkugel eingebettet. Cheng et al.
(1997) und Leichter et al. (2001) verwendeten sla Stahlbehdlters ein Kugellager zur
beweglichen Lagerung des grof3en Trochanters. Ditelravirkung wurde Uber einen
abgerundeten Stempel auf den Femurkopf Gbertrage@egensatz dazu wurde bei Eckstein
et al. (2002) und Lochmuller et al. (2002, 2003j)) smnst gleichen Winkelverhaltnissen die
Kraft auf den Trochanter major Uber ein Gummipa|stair Simulation der Weichgewebe,
eingeleitet; der Kopf war beweglich auf dem Tisen Briifmaschine gelagert.

Pinilla et al. (1996) fuhrte die Simulation destlgghen Sturzes auf den grof3en
Trochanter in drei verschiedenen Winkelpositionea Bemurhalses zur Vertikalen durch 0°,
15° und 30°. Der Winkel des Schaftes zur Horizamabetrug dabei immer 10°. Der
prinzipielle Aufbau der Tests war derselbe wie®eurtney et al. (1994, 1995).

Wahrend bei Tests mit vertikaler Lasteinleitung ro8enulation der Standbeinphase
fast ausschlie3lich Schenkelhalsfrakturen erzeugtien, fand sich nach Sturzsimulation ein
relativ ausgewogenes Verhaltnis von zervikalen wiodhantaren Frakturen, wie es auch in
der Klinik auftritt.



2.4. Zusammenhang zwischen biomechanischen Testduwtensitometrischen Verfahren

In zahlreichen Studien wurde der Zusammenhang heisc dem femoralen
Knochenmineralgehalt und der mechanischen Festigkeiproximalen Femur untersucht. In
Tabelle 1 sind experimentelle Studien zusammenggfa®iche die mechanische Festigkeit
von Femora unter verschiedenen Lasteinwirkungerinbes haben. Diese Tests wurden
durchgefuhrt, um die Wirkung von Lastgeschwindigjkedie Lastanordnung und die
Korrelation zwischen den Versagenslasten und deschkidenen Dichtemessungen zu
bestimmen.

Bei vertikaler Lasteinleitung zeigte sich in demudén von Lochmiller et al. (1998,
2000, 2002) und Eckstein et al. (2002) eine teniédiazUberlegenheit der Messung durch
Zweienergie-Rontgenabsorptiometrie (DXA) am Schérdde gegenuber anderen
Interessensregionen des proximalen Femurs.

Augat et al. (1996) fuhrte vor den mechanischentufgen unter vertikaler
Lasteinleitung Messungen mit der peripheren quatitén Computertomographie (pQCT)
am distalen Radius und am proximalen Femur durii.dfeser Arbeit war es, nicht nur den
Knochenmineralgehalt zu messen, sondern auch dmmejeschen Eigenschaften des
Knochens zu bestimmen. Die BMD-Messungen mittel€PpQ@urden flr die Kortikalis und
den trabekularen Knochen getrennt bestimmt. Auferderden die Querschnittsfliche und
die mittlere kortikale Dicke berechnet. Augat et @996) zeigten hohe Korrelationen fir
Geometrie-basierte, kortikale Messgrof3en und estegiv hohe Vorhersagekraft der radialen
pQCT fir die femorale Versagenslast.

In der Untersuchung von Cheng et al. (1997) wurde Zlsammenhang zwischen
geometrischen Parametern des proximalen Femurs elsnitt quantitativer
Computertomographie (QCT) sowie der femoralen Keodasse bzw. -dichte mittels DXA
unter Sturzsimulation bestimmt. Die héchsten Katiehen mit der femoralen Versagenslast
zeigten die trochantdaren BMD-Werte (r = 0,94). Ben QCT-Messungen fand sich bei der
trochantéaren kortikalen Flache ein Korrelationskagit von r = 0,91. Auch Lang et al.
(1997) fanden die hdchsten Korrelationen mit dectiantaren Messung (QCT). In anderen
Studien schnitt jedoch die Messung des Schenkekhaleichwertig ab (Courtney et al. 1994
und 1995, Bouxsein et al. 1995 und 1999).

Courtney et al. (1995untersuchten zwei Gruppen von Femora unterschlesti
Alters (jungere Gruppe 33 = 12,8 Jahre alt, altereppe 74 = 7,4 Jahre alt). Die proximalen

Femora der alteren Gruppe zeigten nur halb so gu@Reagenslasten wie die der jingeren
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Gruppe (p<0,001). Die héchste Korrelation mit deméralen Versagenslast ergab die BMD
am Schenkelhals (r = 0.96), wobei sich die BMD d&&C Uberlegen zeigte.

Den Zusammenhang zwischen dem quantitativen Gheds(QUS) am Kalkaneus
und femoralen Knochendichtemessungen (DXA) untétsucBouxsein et al. (1995, 1999).
Es zeigte sich in Bezug auf den kalkanealen QUSShaizsimulation eine etwas niedrigere
Korrelation im Vergleich zur ortsspezifischen DXA.

In einigen Studien wurden mechanische Tests damutbt, um zu beurteilen, ob
Computersimulationen (Finite Elemente Analysen) Wrhersage der Knochenfestigkeit
gegenuber konventionellen Knochendichtemessungdres®gern konnen (Keyak et al. 1998,
Cody et al. 1999, Pistoia et al. 2002). Keyak e{2098) und Cody et al. (1999) erzielten bei
Simulation des Versagens in Standbeinphase einegfiégige Verbesserung der Finite-
Elemente-Analysen gegentber der DXA.

Entscheidend fir die Frage, ob neue, innovativafalleen der quantitativen
Bestimmung der Knochenfestigkeit (z.B. Computersatonsverfahren) in biomechanisch-
experimentellen Studien getestet werden konnergriese in der Klinik gepruft werden, ist
hierbei allerdings, wie verlasslich und reproduzéer mechanische Tests, insbesondere die

Bestimmung der Versagenslasten, sind, anhand dexe Verfahren evaluiert werden sollen.
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Tabelle 1: Ubersicht tiber biomechanisch-densitometrische &tudim proximalen Femur

Autor Last- Zahl Densitom. Parameter Korrel.
einleitung Prap. Methode ()
Dalen et al. 1976 Vertikal 61 RSP Fem BMC 0,89
Leichter et al. 1982 Vertikal 33 CSc Fem Dichte ,810
Sartoris et al. 1985 Vertikal 19 DEPR Fem FND.Ind 0,54
Alho et al. 1986 Vertikal 18 QCT Fem Trab D 0,65
Trab&KortD 0,79
Esses et al. 1989 Vertikal 8 QCT Fem Trab D 0,80
Beck et al. 1990 Vertikal 20 DPA Fem BMD 0,79
Geom 0,89
Augat et al. 1996 Vertikal 19 pQCT Fem Trab D 00,6
Kort D 0,58
Kort Geom 0,84
pQCT raib D 0,60
Kort D 0,45
Kort Geom 0,87
Lochmiiller et al. 1998 Vertikal 58 DXA Fem BMC Hals 0,67

BMD Hals 0,65
BMC Troch 0,64
BMD Troch 0,67

Lochmuller et al. 2000 Vertikal 58 DXA Fem BMC Fem 0,67
BMC Schaft 0,66
Asche Fem BMC 0,78
Kalzium 0,77
Eckstein et al. 2002 Vertikal 95 DXA Hals BMC 76,
BMD 0,69
DXA Troch BMC 0,63
BMD 0,61
DXA Fem BMC 0,71
BMD 0,63
Lochmiller et al. 2002 Vertikal 93 pQCT pFem KoritC  0,63-0,67
Kort Geom 0,64-0,74
Lochmuller et al. 2003 Vertikal 110 DXA Hals BMC 12
DXA Troch BMC 0.63
DXA Fem BMC 0.69

12



Autor Last- Zahl Densitom. Parameter Korrel.
einleitung Prap. Methode ()
Delaere et al. 1989 Standbein 20 DPA Fem BMD 0,74
Smith et al. 1992 Standbein 22 QCT Fem Trab D 4081
Shah et al. 1993 Standbein 11 DXA Fem BMD 0,69
Lang et al. 1997 Standbein 13 QCT Hals Trab D+ 30,9
QCT Troch  Trab D+ 0,92
QCT Fem Trab D+ 0,94
Kort D+ 0,82
Buitrago et al. 1997 Standbein 41 QCT Kopf TrabD 0,76
QCT Hals Trab D 0,52
QCT Troch Trab D 0,37
Keyak et al. 1998 Standbein 18 QCT Hals Trab D 780,
QCT Fem FEA 0,87
Cody et al. 1999 Standbein 25 DXAHals BMD 0,85
QCT Fem Trab D 0,81
OCT Fem FEA 0,91
Werner et al. 1988 Sturzsim 10 DPA Fem BMC 0,40
Lotz und Hayes 1990 Sturzsim 12 QCT Fem Trab D+ 960,
Courtney et al. 1994 Sturzsim 20 DXA Fem BMC Hals,76
BMD Hals 0,85
BMC Troch 0,67
BMD Troch 0,79
Courtney et al. 1995 Sturzsim 17 DXA Fem BMC Hal90,80
BMD Hals 0,96
BMC Troch 0,80
BMD Troch 0,85
Bouxsein et al. 1995 Sturzsim 16 DXA Fem BMD Hal9,89
BMD Troch 0,90
BMD Kalk 0,79
QUS Kalk BUA 0,72
SOS 0,63
Pinilla et al. 1996 Sturzsim 33 DXA Fem BMD Fem 820,84
Lang et al. 1997 Sturzsim 11 QCT Hals Trab D+ 0,88
QCT Troch  Trab D+ 0,94
QCT Fem Trab D+ 0,94
QCT Fem Kort D+ 0,78
Cheng et al. 1997 Sturzsim 64 DXA Fem BMD Hals 40,8
BMD Troch 0,94
BMD Fem 0,87
QCT Fem Kort A Hals 0,81

Kort A Troch 0,91
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Autor Last- Zahl Densitom. Parameter Korrel.

einleitung Prap. Methode ()
Keyak et al. 1998 Sturzsim 17 QCT Troch  Trab D++ ,910
QCT Fem FEA 0,95
Beck et al. 1998 Sturzsim 22 DXA Fem CBM 0,91
Bouxsein et al. 1999 Sturzsim 25 DXA Fem BMD Hal9,92

BMD Troch 0,96
BMD Fem 0,93

DXA Kalk BMD 0,89
QUS Kalk  SOS 0,82
BUA 0,83
Leichter et al. 2001 Sturzsim 17 DXA Fem BMD HT,93
Rx Fem Trab Strukt 8 0,88-0,94
Kombi§ 0,97
Eckstein et al. 2002 Sturzsim 75 DXA Hals BMC 70,
DXA Hals BMD 0,77
DXA Troch BMC 0,63
DXA Troch BMD 0,68
DXA Fem BMC 0,70
DXA Fem BMD 0,72
Lochmiller et al. 2002 Sturzsim 79 pQCT Fem KortlCN 0,65-0,70
Kort Geom 0,5-0,76
Lochmdller et al. 2003 Sturzsim 89 DXA Hals BMC ,6D
DXA Hals BMD 0,73
DXA Troch BMC 0,61
DXA Troch BMD 0,69
DXA Fem BMC 0,70
DXA Fem BMD 0,72

Zeichenerklarung:

Bei Angabe einer Spanne von Korrelationskoeffiaarihnerhalb einer Studie beziehen sich diese auf
Messungen an unterschiedlichen Orten; Ref. Nr. mMer der Referenz im Literaturverzeichnis; ZahlpPr
Anzahl der untersuchten Individuen; Densitom. =siteimetrische; Korrel. = Korrelation; r = linearer
Korrelationskoeffizient; Sturzsim. = SturzsimulatjcRSP = Rontgenspektrophotometie; BMC = bone rainer
content = Knochenmineralgehalt [g]; BMD = bone mialelensity = flachenprojizierte Knochendichte fg#;
CSc = Compton Scattering; DEPR = Dual Energy Saduittejection Radiography; FND Ind = Femoral Neck
Density Index; QCT = quantitative Computertomogiapfem = Femur; Trab D = trabekulare Dichte;

Kort D = kortikal Dichte; DPA = dual photon absagmhetry = Zweienergie-Photonenabsorptiometrie; Geom
Geometrie-basierte Parameter (z.B. Tagheitsmome@, T = periphere Qomputertomographie; Kort Geom =
Geometrie-basierte Parameter des kortikalen KnagH2XA = dual energy X-ray absorptiometry =
Zweienergie-Réntgenabsorptiometrie; Hals = Scheévate] Troch = groRer Trochanter; Schaft = Femurfscha
Kort Cnt = kortikaler Knochenmineralgehalt im Sdtirild [g/mm]; Trab D+ = trabekulare Dichte in
Kombination mit der minimalen Querschnittsflache &henkelhalses; Kort D+ = kortikale Dichte in
Kombination mit der minimalen Querschnittsflache &ehenkelhalses; Kopf = Femurkopf; FEA = finite
element analysis; Kort A = kortikale Querschnitisfie; Trab D++ = trabekulare Dichte multiplizierit aer
trochantéren Querschnittsflache; CBM = curved beadel; pFem = proximales Femur; BUA = broadband
ultrasound absorption = Schallabsorption [dB/ MHEQ'S = speed of sound = Schallgeschwindigkeit fm/s]
Rx = Réntgen; Trab Struk = trabeculare Mikrostrukiiombi = Kombination mehrere Parameter im migtip
Regressionsmodell; Kalk = Kalkaneus;

14



3. Fragestellung

Ziel der vorliegenden experimentellen Untersuchway die Beantwortung der folgenden

Fragen:

1. Wie hoch ist die Reproduzierbarkeit von biomatdezhen Tests am proximalen Femur

unter Simulation eines seitlichen Sturzes auf defign Trochanter?

2. Wie hoch sind die Seitendifferenzen der femaraléersagenslasten und inwiefern

unterscheiden sich diese von den SeitendifferedesrKnochenmineralgehaltes?
3. Stellen biomechanische Tests ein effizientesrungent zur Prifung densitometrischer

Verfahren dar und kénnen diese somit zur techniscWierbesserung der Vorhersage der
mechanischen Festigkeit ganzer Knochen genutztemérd
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4. Material und Methode

4.1. Material

Fur die vorliegende Studie standen 73 Praparateiagsn Praparierkurs der Anatomischen
Anstalt der Ludwig-Maximilians-Universitat Minchear Verfiigung. Diese Personen hatten
sich bereits mehrere Jahre vor ihrem Tod testamscltader anatomischen Anstalt zu Lehr-
und Forschungszwecken vermacht und sollten soménereprasentativen Durchschnitt der
alteren Bevolkerung Bayerns darstellen. Detaiigkhgaben zur medizinischen und sozialen
Anamnese lagen nicht vor.

Die Korper wurden nach der Ubergabe in die Anatohds Anstalt mittels
intraarterieller Formalinapplikation fixiert. Naokeh der Praparierkurs abgeschlossen war,
wurden die proximalen Femora enthommen und von kifeilen befreit. Das entnommene
Untersuchungsgut wurde wahrend des Studienverlaufserschlossenen Behdltern mit
Formalinlésung gelagert.

Um vorhergehende Frakturen oder andere lokale Karmatkrankungen
auszuschlieBen, wurden die Femora mit einem FaxiRontgensystem (Model 43884A,
Faxitron X-Ray Systeme, Hewlett Packard, Mc MinlayilOregon) bei 40 bis 85 kV (2mA,
Belichtungszeit = 120s) unter Verwendung eines cBirnk Rontgenfilms (18 x 24 cm,
D7DW, Agfa, Leverkusen) untersucht.

Um Praparate mit generalisierten Knochenerkrankangausgenommen der
Osteopenie und Osteoporose, zu identifizieren, @murdBiopsien aus dem linken
Beckenkamm zu histologischen Untersuchungen entremwiier dieser Individuen wurden
aufgrund maligner Veranderungen ausgeschlossen.

Bei drei Kérpern war keines der beiden Femora gidii und bei zehn weiteren
konnte man jeweils nur einen Femur entnehmen, el@nlisprechende Gegenseite mit einer
Huftendoprothese versorgt war. Ein Praparat muassgeschlossen werden, da durch ein
Rontgenbild, das vor den mechanischen Tests atigeferurde, eine Fraktur festgestellt
wurde. Bei vier Individuen waren die DXA-Daten nickierfligbar oder zeigten eine
insuffiziente Qualitat, um die Analysen zu vervtilsdigen.

Somit umfasste die Studie nach Ausschluss diesgraPate 55 Individuen, bei denen
beide Femora vorlagen, wovon 24 Manner und 31 Fraween. Der Altersdurchschnitt lag
bei 79,0 £ 10,6 Jahren, wobei das Alter von 521613 Jahre reichte.
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4.2. Methode

4.2.1. Zweienergie-Rdntgenabsorptiometrie

Mit einem GE Lunar Prodigy Scanner (GE Lunar Coapion, Madison, Wisconsin 53717
USA) wurden DXA-Aufnahmen unter Ex-situ-Bedingungeahh. ohne die umgebenden
Weichteile, angefertigt. Die Femora wurden hierloei ein Wasserbad getaucht; diese
homogene Umgebung diente zur Simulation der Weivkbe. Die Messdaten wurden
anschlieBend automatisch von der dazugehdrigenw&aft ausgewertet. Es wurden der
Knochenmineralgehalt (BMC in g) und die flachenmieyte Knochendichte (BMD in g/cm?)

von verschiedenen Interessensregionen (Schenkelhadshanter, intertrochantare Region

[Ward Dreieck] und gesamter Femur) gemessen (Apb. 1

Abbildung 1: DXA-Aufnahme eines Femurs mit den verschieden&rdissensregionen

oitdise
b .G

Zeichenerklarung:

u = upper neck = oberer Schenkelhals; n = neckireidelhals; w = Ward Dreieck; t = Trochanter; sch&t;
f = gesamter Femur;

4.2.2. Mechanische Testung

Nach den Messungen wurden beide Femora eines dindinis Bruchversuchen unterworfen,
die einen seitlichen Sturz auf den Trochanter msijoulierten (Side-Impact-Konfiguration)
(Eckstein et al. 2002, Lochmuiller et al. 2002, 200&bei wurde eine Universalprifmaschine
(Zwick 1445 Ulm, Deutschland) benutzt, welche miheen 10kN Kraftaufnehmer und

zugehoriger Software (Version 7047.5b) ausgestatet Der distale Teil des Femurschaftes
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wurde in eine Aluréhre gespannt, wobei die Einstiamge dem vierfachen Kopfumfang des
einzelnen Femurs entsprach. Dieser wurde anschiieff& dem Kopf nach unten umgelegt
und so fixiert, dass die Schaftachse 10° zur Hotalen und der Femurhals 15° nach innen,
d.h. vom kleinen Trochanter weg, zur Vertikalemegjgt war (Courtney et al. 1994, 1995)
(Abb. 2). Der Femurkopf war in einem halben Tenalkbingebettet, um den Gelenkknorpel
zu simulieren. Dieser lagerte mit Kugellagern bewbagauf der Unterlage. Zur Simulation
der Weichgewebe wurde auf den grofRen TrochanterKdast durch ein Gummipolster
Ubertragen (Abb. 2).

Bei den Lasteinwirkungen wurde eine Geschwindigkeit 400 mm/s verwendet; ab
einer Vorkraft von 10N wurden Zeit, Weg und Krafittels eines PCs aufgezeichnet und ein
Kraft-Weg-Diagramm aufgezeichnet (Abb. 3). Die Maaikraft, die der Spitze der Kurve
entsprach, wurde als Versagenslast definiert. WenrKraftabfall von mindestens 20% bei
Eintritt der Fraktur des Knochens auftrat, wurde ldrafteinleitung automatisch gestoppt. Die
Messung wurde ebenfalls automatisch abgebrochem) ei@e Belastung von >10kN oder ein
Weg von >35 mm auftrat.

Nach den biomechanischen Tests wurden die einzefmakturen nach visueller
Inspektion nach dem AO-System klassifiziert. Esabemn sich auf der rechten Seite 36
zervikale, 11 intertrochantare, 2 subtrochantareé 2rSchaftfrakturen. Auf der linken Seite
ergaben sich 36 zervikale, 5 intertrochantéare breahantare und 6 Schaftbriche.

Abbildung 2: Mechanischer Test mit Sturzsimulation auf den groBrochanter
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Abbildung 3: Kraft-Weg-Diagramm des Bruchversuches mit der Ursiaiprifmaschine

Kraftin N
7500 F-max : 34i2,s N
Weg hei F-max: 13,65 mm
5000
/-\4—— Versagenslast
2500
Weg inlmm
0 10 20 30

4.3. Statistische Analyse

Zunachst wurden mittels linearer Regressionsanaljyige Korrelationen zwischen den
femoralen Versagenslasten und den DXA-Parameteatiysert.

Um indirekt die Prazisionsfehler und direkt die t8edifferenzen der mechanischen
Festigkeit der Femora zu beurteilen, wurden dietesyatischen Seitendifferenzen der
Versagenslasten [N] zwischen beiden Seiten bestiomdtin Prozent angegeben (Quotient
aus Seitendifferenz links minus rechts und Verssigsh der rechten Seite multipliziert mit
100). Die statistische Signifikanz dieser Untersdei wurde mit einem gepaarten T-Test
berechnet.

Anschlie3end wurden die zufélligen Seitendifferender Versagenslasten [N] (nach
Ausschluss der *-Zeichen) zwischen beiden Seiteechaet und ebenfalls in Prozent

angegeben (Quotient aus dem Betrag der Seiterghffeund mittlerer Versagenslast beider
Seiten multipliziert mit 100).
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Um die Seitendifferenzen von den Prazisionsfehlarden mechanischen Tests zu
unterscheiden, wahlten wir zwei Ansatze. Zuerstdeutie Analyse nur flr solche Exemplare
durchgefuhrt, bei denen die Seitenunterschiedekaesehenmineralgehaltes des gesamten
Femurs weniger als 5% (n = 32) betrugen.

In einem zweiten Ansatz wurde die Analyse mit demmsdgenslasten der linken Seite
durchgefuhrt, welche mit den Seitendifferenzen 8dC-Werte des gesamten Femurs
korrigiert wurden. Wenn z.B. das linke Femur einem 7% niedrigeren BMC zeigte als das
rechte Femur, wurde die femorale Bruchlast derelniSeite rechnerisch im Vergleich zur
rechten Seite entsprechend um 7% erhoht. DieseatAnmsierte auf der Vorstellung, dass
die Versagenslasten eine hohe lineare Korrelatigndem Knochenmineralgehalt zeigen
(Courtney et al. 1994 und 1995, Bouxsein et al51%9d 1999, Pinilla et al. 1996, Cheng et
al. 1997, Leichter et al. 2001, Eckstein et al.200d Lochmdiller et al. 2003) und dass die
Seitenunterschiede der BMC mit gleichen Seitendifiezen der Knochenversagenslasten
assoziiert sind.

Fur die Versagenslasten der Praparate wurde déelwart (mean) und die jeweilige
Standardabweichung (SD) zwischen dem jeweils linked rechten Femur bestimmt. Aus
diesen Werten konnte der Variationskoeffizient (CGM %) als Quotient von
Standardabweichung und Mittelwert (multiplizierttmiO0) der jeweils linken und rechten
Seite errechnet werden. Zur Bestimmung der Reprectharkeit wurden die individuellen
Variationskoeffizienten (und Standardabweichunggrgdriert und der Mittelwert berechnet.
Durch eine anschlieRende Wurzelziehung des Mittedseerhalt man den sog. ,Root-Mean-
Square* (RMS) Variationskoeffizient, welcher bei ndeWiederholungsmessungen
(1. Messung = rechter Femur, 2. Messung = linkem® als Prézisionsmald dient
(Gluer et al. 1995). Als ein anderes, weniger ltiuéirwendetes Prazisionsmal3, berechneten
wir auch die Standardabweichung der systematis8satendifferenzen zwischen der ersten

und zweiten Messung.
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5. Ergebnisse

5.1. DXA-Messergebnisse am proximalen Femur

In Tabelle 2 sind die DXA-Messungen

in den versdaien

Interessensregionen

(Schenkelhals, Ward'sches Dreieck, Trochanter ueshrgter Femur) aller Femurpaare

(n =

55) aufgelistet.

Sie zeigt die KnochendichtBMD

in g/cm?) und den

Knochenmineralgehalt (BMC in g) mit den Mittelwarteund den interindividuellen

Standardabweichungen sowie die Differenz (in %)dé&eiSeiten. Die interindividuelle

Variabilitat (CV in %) ist ebenfalls in Tabelle 2zgigt.

Es wurden keine signifikanten Seitendifferenzen Kieochendichte (BMD) und des
Knochenmineralgehaltes (BMC) der Femora beoba¢htet0.7).

Tabelle 2: DXA-Werte am proximalen Femur

Rechts Links Mittelwert  Diff. [%] CV[%]
BMD [g/cm?]
Hals 0,73+0,18 0,72+0,17 0,72+0,17 5,75 ,823
Ward 0,53+0,17 0,53+0,16 0,53+0,16 8,82 ,530
Troch 068+0,18 069+0,18 0,69+0,19 6,51 8,02
gesamt 0,83+0,2 0,83+0,2 0,83+0,2 4,93 523,
BMC [g]
Hals 404+129 396+1,17 4,03+1,24 7,26 ,830
Ward 1,89+094 181+0,77 187+0,85 14,62 5,44
Troch 893+351 9,73+3,84 933+357 1574 383
gesamt 28,46 £8,59 2858 +8,71 28,25+8,7 6,79 30,8

Zeichenerklarung:

BMD = bone mineral density (in g/cm?) = Knochende&BMC = bone mineral content (in g) =
Knochenmineralgehalt; Hals = Schenkelhals; Wardard\sches Dreieck; Troch = Tochanter;

gesamt = gesamter Femur; rechts = rechter Femis # linker Femur; Diff. = durchschnittliche Diffenz
zwischen linker und rechter Seite der Paare; C\defficient of variation = inter-individuelle Varidhat;
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5.2. Versagenslasten des proximalen Femurs

Wie aus Tabelle 3 ersichtlich wird, ergaben siahd&n rechten Femur Versagenslasten (VL)
von 3944 N = 1645 N mit einem interindividuellen n&ionskoeffizienten (CV) von 42%
und fir den linken Femur von 3905 N £+ 1636 N (CM2%). Die niedrigste Bruchlast von
allen 110 (55x2) mechanischen Tests wurde mit l§6dufgezeichnet und die hochste mit
8146 N.

Tabelle 3: Versagenslasten am proximalen Femur

Rechts Links Mittelwert
VL [N] 3944 + 1645 3905 + 1636 3924 + 1593
Min [N] 664 1119 927
Max [N] 8146 7900 7698
CV [%)] 42 42 41

Zeichenerklarung:
VL = Versagenslast; Min = Minimum; Max = Maximum)/G-= coefficient of variation = inter-individuelle
Variabilitat; rechts = rechter Femur; links = limkéemur;

Die durchschnittliche zufallige Differenz zwischden Bruchlasten der rechten und
linken Femora nach Ausschluss der *-Zeichen betiig 12% (618 £ 473 N) mit einem
Minimum von 16 N (0.3%) und einem Maximum von 1884 (57%), wahrend die
durchschnittliche systematische Differenz der maidthen Versagenslasten nur + 2% (links
vs rechts) betrug. Es wurde keine signifikante &dhz in der mechanischen Festigkeit der
rechten und linken Femora beobachtet (p > 0.7). Bierelation zwischen den

Versagenslasten der linken und den Versagensldsterechten Seite betrug r = 0.89.

5.3. Korrelation der densitometrischen Werte mit da femoralen Versagenslasten

Die hoéchste Korrelation mit den Versagenslastenakergich unter den verschiedenen
Interessensregionen der DXA-Parameter fur den Kentlineralgehalt (BMC) des gesamten
Femurs und des Schenkelhalses (Tab. 4). Die Kndattge (BMD) des gesamten Femurs
und des Schenkelhalses sowie die BMC/BMD andergioRen des Knochens wiesen eine
niedrigere Korrelation auf. Aus diesem Grund wurdike Seitendifferenzen der Knochen

basierend auf die BMC-Werte des gesamten Femursrbeiw
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Die Korrelation zwischen dem BMC des gesamten Ferad der Bruchlast betrug
r = 0.87 fur die rechte Seite und r = 0.85 fir lth&e Seite. Sie betrug r = 0.89 zwischen der
mittleren Versagenslast und dem mittleren femord@ochenmineralgehalt beider Seiten
(Tab. 4).

Tabelle 4: Korrelation der femoralen Versagenslast mit dendelen DXA-Werten
(Korrelationskoeffizient r)

Rechts Links Mittelwert

BMD [g/cm?]

Hals 0,85 0,79 0,85
Ward 0,84 0,75 0,83
Troch 0,84 0,76 0,82
Gesamt 0,84 0,78 0,83
BMC [g]

Hals 0,87 0,85 0,89
Ward 0,80 0,82 0,86
Troch 0,76 0,82 0,82
Gesamt 0,87 0,85 0,89

Zeichenerklarung: siehe Tabelle 2

5.4. Korrelation der Seitendifferenzen der Versageslasten mit denSeitendifferenzen

der Knochenmasse des Femurs

Die zufallige Differenz nach Ausschluss der z=-Zeich im gesamten femoralen
Knochenmineralgehalt zwischen der linken und recisteite betrug 1.9 £ 2.0 g (7 £ 7%) mit
einem Minimum von 0 g (0%) und einem Maximum vo@ §.(34%). 23 Femurpaare zeigten
dabei Differenzen des BMC der gesamten Femurs veimr mls 5%, 32 Paare Unterschiede

von weniger als 5% und davon wiederum 14 Paaregeeils 3%.
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Die Korrelation zwischen den systematischen Seitiemdnzen der Versagenslasten und dem
Knochenmineralgehalt betrug r = 0,20. Dies zeigtssdnur 4% der Differenzen in den
Bruchlasten durch Unterschiede in den BMC-Ergelemigsklart werden kdnnen.

Abbildung 4 zeigt die systematischen Seitendiffeeen der mechanischen
Versagenslasten der Femura in der Side-Impact-gordtion gegen die systematischen
Seitendifferenzen der BMC-Werte.

Abbildung 4: Streudiagramm von Differenzen der Versagenslagtgen die Differenzen der
BMC-Werte
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5.5. Abschatzung der Reproduzierbarkeit der mechasichen Testung

Wenn man die Analyse auf die 32 Femurpaare, waleh&eitendifferenzen der BMC-Werte
am gesamten Femur mit 5% nicht Uberschreiten, lbé&skh(entspricht Ansatz 1; Seite 21), so
fallen die Unterschiede in den Versagenslastergatingfligig niedriger aus als im gesamten
Kollektiv (519 £ 375 N; 15 = 13%). Beschrankt mane dAnalyse der zufélligen
Seitendifferenz der Versagenslasten weiter aufldid’aare mit Seitenunterschieden in den
BMC-Werten von weniger als 3%, nehmen die Diffeesnzler Bruchlasten wiederum nur
geringfugig ab (480 + 322 N, 17 + 14%). Werden dersagenslasten der linken Seite mit
den Seitendifferenzen der BMC-Werte korrigiert ¢pnicht Ansatz 2; Seite 21), so sind die
durchschnittlichen zufélligen Differenzen der Brladten geringfligig niedriger als in den
nicht-BMC-korrigierten Daten (547 £ 507 N; 16 = 141%

Wenn man den ,Root-Mean-Square” (RMS) der Mittetereler Standardabweichungen und
der Variationskoeffizienten der Versagenslastenvdederholten Messungen (1. Messung =
rechter Femur, 2. Messung = linker Femur) errechargibt sich eine Reproduzierbarkeit flr
den Test von 548 N (15%) fur alle Femora, 442 N/AL3Ur diejenigen mit einer Differenz
im femoralem BMC von weniger als 5% und 525 N (15%) die korrigierten
Versagenslasten.

Die Standardabweichung der systematischen Séfenethzen bei den Versagenlasten
betrug 781 N (22%) fir die gesamte Proben, 6462%(XUr diejenigen mit < 5% Differenz
im BMC und 744 N (22%) fur die korrigierten Bruckian.
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6. Diskussion

Zur Bestimmung der mechanischen Kompetenz bzw. slaerkturellen Festigkeit von
Knochen haben sich biomechanische Tests als Golitstéh bewahrt. Allerdings ist nicht
bekannt, welches Ausmald an Prazisionsfehlern neseti Tests in Verbindung gebracht
werden kann und in welchem Umfang diese Tests deyierbar sind.

Ziel der hier vorliegenden Studie war die Analyss Reproduzierbarkeit (indirekt)
und der Seitendifferenzen (direkt) von biomechares Tests am proximalen Femur zur
Bestimmung der femoralen Versagenslasten unter|&iion eines seitlichen Sturzes auf den

Trochanter Major (Side-Impact-Konfiguration).

6.1. Methodikdiskussion

Fur unsere Untersuchungen verwendeten wir Prapatstelem anatomischen Praparierkurs.
Das ausschlaggebende Einschlusskriterium war dstantentarische Verfligung des
Leichnams an die Anatomische Anstalt Minchen mehdahre vor dem Tod. Somit durfte
das Untersuchungsgut einen reprasentativen Quettsdenalteren, bayerischen Bevdlkerung
darstellen. Da detaillierte Angaben zur medizingsthind sozialen Anamnese nicht vorlagen,
gab es keine Informationen Uber den Gesundheitszdist und vorliegende
Knochenerkrankungen. Diese Einschréankung versuchién durch Anfertigung von
Rontgenaufnahmen und histologischen Untersuchungen kompensieren, um somit
Knochenerkrankungen mit Ausnahme der Osteopeni€stelbporose auszuschliel3en.

Eine weitere mogliche Limitation unserer Studie ki@nauf der Tatsache beruhen,
dass die Knochen in einer Alkohol-Formalin-Losumgeft wurden. Es konnte allerdings
bereits in mehreren Studien gezeigt werden, dasg-drmalinfixierung keinen messbaren
Einfluss auf Analysen der Knochendichte und desdieamineralgehaltes mit der DXA hat
(Blanton und Biggs 1968, Boskey et al. 1982, Edrmnt al. 1994, Mockenhaupt et al.
1994, Lochmiller et al. 2001). In zwei dieser Sémd{Mockenhaupt et al. 1994, Lochmuller
et al. 2001) wurde gezeigt, dass auch langerfaedtagerung in Formalin keinen signifikanten
Effekt auf die Dichte des Knochens hat.

Was den Einfluss der Fixierung auf die mechanisdBgenschaften des Knochens
angeht, so sind die Angaben in der Literatur urathbh. Mc Elhaney et al. (1964) fanden
um 12 % geringere Versagenslasten von Rinderfemach Fixierung, wahrend andere
Autoren (Greenberg et al. 1968, Edmonston et &4)18ine Zunahme um 8% an Tibiae und
Femora von Hunden und 10 % an Schafwirbelkérpeabd®ehteten. Edmonston et al. (1994)
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beschrieb, dass die Fixierung den linearen Zusarhamn zwischen den

osteodensitometrischen Messwerten und den Verdagests nicht beeinflusst und in der
vorliegenden Studie wurden ebenfalls sehr hohe da@tionskoeffizienten gefunden. Aus
diesem Grund gehen wir davon aus, dass die AlkBbhaohalin-Fixierung den Ausgang dieser
Studie nicht nachhaltig beeinflusst hat.

Nachdem die biomechanischen Tests am proximalenuFem unserem Fall am
explantierten Knochen, d.h. ohne die umgebenderch&le, durchgefihrt wurden, ist es
schwierig, die beim Fallen auf das Femur einwirlandrafte abzuschéatzen. Diese werden
nicht nur durch das Korpergewicht und spezifisch@miechanische Gegebenheiten beim
Sturz bestimmt, sondern auch durch die Weichtalle, hier schitzend wirken kdnnen.
Insofern kbnnen experimentelle Versuche mit Pruthamen an explantierten Knochen, die
dariber hinaus meist bei langsamen Prifungsgesdigkiiten durchgefuhrt werden, die
Verhaltnisse beim dynamischen Sturz nur bedingtiengeben.

Wie in der Literaturibersicht aufgefiihrt gibt estarachiedliche experimentelle
Verfahren zur Testung der mechanischen Versageéndkies proximalen Femurs. Diese
umfassen die vertikale Lasteinleitung entlang desndischaftes, die Simulation der
Standbeinphase und die seitliche Sturzsimulatidndam Trochanter major (Side-Impact-
Konfiguration). Wie wir simulierten vorhergehendentersucher ebenfalls einen seitlichen
Sturz auf den grof3en Trochanter (Werner et al. 1B8& und Hayes 1990, Courtney et al.
1994 und 1995, Bouxsein et al. 1995 und 1999, IRietlal. 1996, Lang et al. 1997, Cheng et
al. 1997, Keyak et al. 1998, Leichter et al. 20Békstein et al. 2002 und Lochmuiller et al.
2002 und 2003). Nach Hayes et al. (1993) fuhrtedi®guation in der klinischen Realitat
haufiger zu einer Fraktur des Femurs und erzigthain klinisch realistischeres Verhaltnis
von Schenkelhals- und pertrochantaren Frakturenhrem@l bei Tests mit vertikaler
Lasteinleitung oder Simulation der Standbeinphaseé dusschliel3lich Schenkelhalsfrakturen
erzeugt werden. In unserer Studie fanden sich despieathend sowohl zervikale als auch
pertrochantare Frakturen, wobei jedoch mehr Schiealsbriiche erzeugt wurden. In Bezug
auf die Korrelationskoeffizienten konnte unsere dgsiichung ebenfalls wie vorhergehende
Studien (Courtney et al. 1994 und 1995, Bouxseial.e1995 und 1999, Pinilla et al. 1996,
Cheng et al. 1997, Leichter et al. 2001, Ecksteial.e2002 und Lochmidiller et al. 2003) eine
relativ hohe Korrelation zwischen den Versagenstasnd den DXA-Werten aufzeigen.
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6.2. Ergebnisdiskussion

Biomechanische Tests reprasentieren eine gut ettbllrechnik, um eine der wichtigsten

Funktionen des Knochens zu bestimmen; namlich seeehanische Kompetenz gegenuber
aul3erer Belastung. Ein grof3er Nachteil dieser Wegfaist allerdings, dass die Bestimmung
der Versagenslasten der Knochen zwangslaufig deistrist. Aus diesem Grund kann der

Test nicht noch einmal an demselben Praparat wietteverden. Daher ist die Bestimmung

der Prazisionsfehler biomechanischer Tests nictiaeh.

Eine Mdglichkeit, um die Reproduzierbarkeit dest3alslaufes feststellen zu kdnnen,
ware die Verwendung von sog. Sawbones (Kunstkngchédlerdings weicht das
mechanische Verhalten von diesen erheblich von diesmattrlichen Knochens ab und es ist
nicht moglich, bei diesen Proben die natirliche ¢tremarchitektur mit der entsprechenden
trabekularen Mikrostruktur herzustellen.

Eine weitere Mdglichkeit, um ein Mal3 fur die Préamsfehler der Testung zu
erhalten, ist die Durchfiihrung der biomechanischests mit ganzen Knochen (in unserem
Fall mit ganzen Femora) aus beiden Seiten desselbdividuums. Aufgrund der
Destruktivitat dieser Verfahren mussen jedoch diklishen Seitendifferenzen von den
Prazisionsfehlern unterschieden werden. Es istfidilieren Untersuchungen bekannt, dass
relevante physiologische Unterschiede in der Nenatmanie sowie der Neurophysiologie
bestehen (Corballis 1989 und 1997). Die meistedi&tujedoch, welche die Unterschiede in
der muskuloskelettalen Gewebemorphologie untersii@béen, berichteten tber einen hohen
Grad an Symmetrie, wobei die Differenz zwischerhteand links in der Regel erheblich
kleiner ist als die interindividuelle Variabilit§iChhibber und Singh 1970, Singh 1970,
Hiramoto 1993, Eckstein et al. 2002). Trotzdem weardetrachtliche Seitendifferenzen in
individuellen Féllen bei zweiseitigen DXA-Messungam Femur beobachtet (Hall et al.
1991, Lilley et al. 1992, Faulkner et al. 1995, ralaet al. 1997, Mazess et al. 2000, Petley et
al. 2000, Rao et al. 2000). Unserer Kenntnis naalden jedoch die Seitendifferenzen der

mechanischen Festigkeit von ganzen Knochen in faih&ntersuchungen nicht beurteilt.

Da sich die hochste Korrelation der verschiedengA{Parameter mit den femoralen
Versagenslasten fur den Knochenmineralgehalt desngen Femurs ergab (12 = 79%),
wurden die Seitendifferenzen basierend auf dem BECGesamtfemurs betrachtet.

In der vorliegenden Studie wurden zufadllige Seitfaenzen des
Knochenmineralgehalts von 7% bei den proximalen dfanbeobachtet, wahrend die inter-
individuelle Variabilitat (CV%) ungefahr 30% betrudVie in vorhergehenden Studien
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wurden keine signifikanten systematischen Seitégréihzen fir den BMC gefunden (Hall et
al. 1991, Lilley et al. 1992, Faulkner et al. 1998zess et al. 2000, Rao et al. 2000). Wir
beobachteten auch keine signifikanten systematisddidferenzen in den mechanischen
Versagenslasten (2%). Die Korrelation zwischen ggstematischen Seitendifferenzen der
Bruchlasten und den systematischen Seitendifferedee BMC-Werte betrug nur r2 = 4%.
Die zufélligen Seitendifferenzen der mechanischest§ waren allerdings betrachtlich gréfzer
(17%) als die des Knochenmineralgehaltes (7%). Dterindividuelle Variabilitdt der
Bruchlasten betrug 41%.

Die Links-Rechts-Unterschiede in den mechanischensdfenslasten nahmen nur
leicht ab (15%), wenn man die Analyse auf diejenigeaparate beschrankte, welche einen
Seitenunterschied des BMC von weniger als 5% asgkrie Auch wenn man die
Versagenslasten auf die Seitendifferenzen der BMfZridierte, reduzierten sich die

Unterschiede in der mechanischen Festigkeit nahi€lL6%).

6.3. Interpretation und Ausblick

Unsere Daten lassen darauf schlieRen, dass die heiehder Variabilititen in den
mechanischen Versagenslasten, welche zwischenniinked rechtem Femur beobachtet
wurden, auf die Variabilitdt des Verfahrens derniéchanischen Tests zurtickzufuhren ist
und nicht auf die Seitendifferenzen der beiden Famn@ines Individuums. Es konnten keine
signifikanten Differenzen in den mechanischen Ig&siten beider Femora beobachtet
werden (p > 0.7). Wir kénnen allerdings nicht abiel3en, dass strukturelle Unterschiede
zwischen linkem und rechtem Femur existieren, weleinen Teil der Seitendifferenzen
unabhangig vom Knochenmineralgehalt erklaren.

Allerdings erklart der Knochenmineralgehalt untdlera Parametern, die bisher
getestet wurden (siehe Tabelle 1) den grolten T®U-90%) der Variabilitat der
Versagenslasten zwischen Individuen; und andergtsbelle Variablen sind nicht so gut
dazu geeignet, die Vorhersage gegeniuber dem BM@rhessern (siehe Tabelle 1). Die hier
vorliegenden Werte legen deutlich die obere Gremee Prézisionsfehler fest, die man in
einem Sturz des proximalen Femurs auf die Seit€dst erwarten kann.

Als Schlussfolgerung aus unseren Daten kann zusagefasst werden, dass eine
obere Grenze der Prazisionsfehler im Bereich vah$%15%) bei mechanischen Tests von
proximalen Femora bei seitlichem Sturz auf den haoter major zu erwarten ist. Gibt man
die interindividuellen Variabilitdten der Knochemsagenslasten in dieser und in anderen

Konfigurationen an (hier 41%), so erscheinen diehmaaischen Tests fur eine zuverlassige
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Differenzierung zwischen Praparaten mit geringed tmohen mechanischen Festigkeiten
geeignet zu sein. Somit stellen biomechanischesTast effizientes Instrument zur Prifung
densitometrischer Verfahren dar, um die mechanidéastigkeit von ganzen Knochen
vorherzusagen. Betrachtet man den relativ geringdandardfehler zwischen dem
Knochenmineralgehalt und den Versagenslasten fiiho vorliegenden Test (750 N, 19%),
so ergibt sich allerdings, dass es schwierig sBeézug auf die biomechanischen Tests die
Uberlegenheit von hoherentwickelten Methoden, wienzBeispiel die Finite-Element-
Analyse, gegeniuber Messungen von BMC durch DXA pnawaeisen. Daher sollten auch in
der Zukunft weitere Anstrengungen unternommen werdke Qualitdt biomechanischer

Tests zur Bestimmung der strukturellen Knochergé&sit zu verbessern.
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7. Zusammenfassung

Die vorliegende experimentelle Studie befasste sidhder Analyse der Reproduzierbarkeit
und den Seitendifferenzen von biomechanischen Tdsts proximalen Femurs unter
Simulation eines seitlichen Sturzes auf den Trothanajor (Side-Impact-Konfiguration).

Wir untersuchten 55 formalinfixierte Femurpaare @4uen und 31 Manner; Alter
79,0 + 10,6 Jahre) aus dem anatomischen Prapamsserkn diesen wurden mit einem DXA-
Scanner (GE Lunar Corporation, Madison, WisconsBir1ly USA) Messungen des
Knochenmineralgehaltes (BMC) in verschiedenen é&stsensregionen der Femora unter
Ex-situ-Bedingungen durchgefiihrt. Anschliel3end dear mechanische Versagenstests in
einer Materialprifmaschine (Zwick 1445) an den éinkund rechten Femora vorgenommen
und mit den Seitendifferenzen des Knochenmineralgetverglichen.

Fur die Versagenslasten der rechten (3944 + 1645\ 42%) und der linken Seite
(3905 + 1636 N, CV = 42%) ergab sich keine sigmifite systematische Differenz; die
durchschnittlichen zufalligen Abweichungen betrugént 12%. Da die hdchste Korrelation
zwischen den femoralen Versagenslasten und dem hénoaneralgehalt des gesamten
Femurs beobachtet wurde (r2 = 79%), wurden dieeBeéitferenzen der Versagenslasten
basierend auf dem BMC betrachtet. Die Korrelatioviszhen den Seitendifferenzen der
Bruchlasten und den Seitendifferenzen der BMC-Wésd&ug jedoch nur r2 = 4%. Die
zufalligen Seitendifferenzen der Versagenslastememvabetrachtlich groRer als die des
Knochenmineralgehaltes (7%). Zur (indirekten) Aligzbng der Reproduzierbarkeit der
Tests wurde der Vergleich beider Seiten auf digem Praparate begrenzt (n =32), die nur
geringe Seitenunterschiede im BMC (<5%) aufwieg@abei nahmen die Seitendifferenzen
der mechanischen Bruchlasten nur leicht ab (15@6girer zweiten Anndherung wurden die
Versagenslasten auf die Seitendifferenzen der BM&t&Vkorrigiert (n = 55), wobei sich
auch hier die Unterschiede in der mechanischengkegtnur leicht reduzierten (16%).

Unsere Ergebnisse lassen darauf schlieen, dass ebere Grenze der
Prazisionsfehler im Bereich von 15% bei mechanischests von proximalen Femora zu
erwarten ist. Vergleicht man dies mit der intenndiellen Variabilitat der
Knochenversagenslasten (41%) in dieser Konfigunatsm zeigt sich, dass biomechanische
Tests ein effizientes Instrument zur Prifung densdtrischer und neuer innovativer
Verfahren darstellen, die das Ziel verfolgen, diechanische Festigkeit ganzer Knochen

vorherzusagen.
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