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1 EINLEITUNG

In der Versorgung instabiler pertrochantdrer Femurfrakturen haben sich seit Einfithrung des
Gamma®-Nagels 1988 die intramedulliren Hiiftgleitschraubensysteme weitgehend als
Standard etabliert. Zur Verminderung der relativ hohen Komplikationsrate der ersten Gamma-
Nagel-Generation wurden zahlreiche Modifikationen an Implantat und Instrumentarium
vorgenommen. Andere Hersteller griffen das Prinzip auf und brachten weitere Neuerungen
auf den Markt. Dabei sind die Verwendung von Titanimplantaten und der Einsatz einer

zweiten Schenkelhalsschraube zur Sicherung der Rotationsstabilitéit hervorzuheben.

Gemeinsames Prinzip der getesteten Implantate ist die Kombination eines verriegelbaren
Femurmarknagels mit einer winkelstabilen Tragschraube im Schenkelhalsbereich. Die
Unterschiede betreffen Material, Abmessungen, spezielle Komponenten und Funktionsweise
der Implantate. Ziel der vorliegenden Arbeit ist die objektive Beurteilung technischer
Weiterentwicklungen und Modifikationen der letzten Jahre. Dazu wurden sechs verschiedene
intramedulldre Krafttriger einer biomechanischen Priifung unterzogen. Um moglichst
praxisnahe Ergebnisse zu erhalten, wurden die Implantate nicht isoliert getestet, sondern im
Verbund mit einem Kunststofffemur (Composite Femur 3303, Fa. Sawbones®), an dem eine

instabile Fraktur simuliert wurde.

Gepriift wurden die folgenden Systeme: Trochanteric Gamma® Nail (TGN) (Stryker),
Proximaler Femurnagel (PFN®) (Synthes), Targ0n® PF (B. Braun), Intrasys® (Zimmer),
und Platon® (Tantum AG). Der Intertrochanteric/Subtrochanteric Nail (ITST®) der Firma
Zimmer wurde den biomechanischen Untersuchungen jeweils mit und ohne
Antirotationsschraube unterzogen. Die Implantate wurden statischen Torsions- und
Kompressionsbelastungen ausgesetzt, wobei die Kompressionsversuche bis zum
Konstruktversagen durchgefiihrt wurden. Von vorrangigem Interesse war der Einfluss der
Antirotationsschrauben bzw. -stifte auf das mechanische Verhalten. Als weitere
EinflussgroBen wurden das Implantatmaterial, die freie Torsionslinge und das
Widerstandsmoment der Schenkelhalsschraube(n) untersucht. Im Anschluss an die
Kompressionspriifung wurde der jeweilige Versagensmechanismus dokumentiert, und das

entfernte Osteosynthesematerial auf Schiden begutachtet.



2 PROBLEMSTELLUNG

2.1 Das proximale Femur

2.1.1 Epidemiologie proximaler Femurfrakturen

Frakturen des proximalen Femur zéhlen zu den hiufigsten Knochenbriichen des Menschen.
Es handelt sich um eine typische Fraktur des dlteren Patienten. Bei beiden Geschlechtern liegt
eine exponentielle Inzidenzzunahme mit dem Lebensalter vor (Cordey et al. 2000), wobei
Frauen etwa doppelt so hiufig betroffen und bei Erleiden einer proximalen Femurfraktur im
Schnitt 10-15 Jahre élter sind als Ménner (Stiirmer und Dresing 1995). Die Bedeutung dieser
Frakturentitét ist insbesondere in den Industrienationen im Laufe der letzten hundert Jahre
stetig gewachsen. Dieser Entwicklung liegt unter anderem die gestiegene und weiter steigende
Lebenserwartung des Menschen zugrunde. Laut Schitzungen der UN wird sich die Zahl der
iiber 60-jdhrigen bis 2050 weltweit von 673 Mio. auf voraussichtlich 2 Mrd. verdreifachen. In
den Industrieldndern wird der Anteil dieser Altersgruppe von 20 auf 32 % ansteigen, in den
Entwicklungslédndern sogar von 8 auf 20 % (United Nations, Department of Economic and
Social Affairs 2007). 1990 traten weltweit ca. 1,26 Mio. hiiftgelenknahe Frakturen auf, 2050
werden es voraussichtlich 4,5 Mio. sein (Gullberg et al. 1997). Dies bedeutet fiir die meisten
Regionen der Welt eine jidhrliche Zunahme der Inzidenz um 1-3 % (Cummings und Melton

2002).

Bei den proximalen Femurfrakturen wéchst der Anteil der trochantidren Frakturen, bei
welchen das Durchschnittsalter noch etwas hoher als bei Schenkelhalsfrakturen liegt (Jensen
1981, Parker et al. 1992). In aktuellen Studien iiber pertrochantire Femurfrakturen betridgt das
mittlere Lebensalter der Patienten in der Regel etwa 80 Jahre (Chirodian et al. 2005,
Lawrence et al. 2005, Verheyden und Josten 2003). Mit zunehmendem Alter sind instabile
Frakturtypen héufiger (Jensen 1981, Lustenberger und Ganz 1995). Dem ilteren
Patientenkollektiv entsprechend ist die stationire Behandlung bei Frakturen der
Trochanterregion im Mittel ldnger als bei Schenkelhalsfrakturen (Parker et al. 1992).
Insgesamt fiihrt die Inzidenzzunahme proximaler Femurfrakturen zu einer enormen Belastung

des Gesundheitswesens (Lawrence et al. 2005).



2.1.2 Physiologische Belastung des proximalen Femur

Das koxale Femurende ist aufgrund seiner zentralen Stellung im menschlichen
Bewegungsapparat seit jeher von besonderem Interesse. Die solide biomechanische
Grundlage fiir das Verstdndnis orthopidischer Erkrankungen, aber auch der Entstehung und
Heilung von Frakturen, lieferte Friedrich PAUWELS (1965). Als ausschlaggebend fiir die
Belastung von Hiiftgelenk und proximalem Femur erkannte er das im Einbeinstand
erforderliche Zusammenspiel der Muskelkraft der Hiiftabduktoren M und des
Korperabschnittsgewichtes K (Abb. 2.1).

(Abb. 2.1: Momentengleichgewicht am Hiiftgelenk; R — Resultierende Druckkraft, M —
Muskelkraft der Hiiftabduktoren, K — Korpergewicht abzgl. Standbein, Ss — Schwerpunkt im
Einbeinstand. Aus: Pauwels (1965): Gesammelte Abhandlungen zur funktionellen Anatomie

des Bewegungsapparates)

Vektorielle Summe dieser beiden Kréfte ist die resultierende Druckkraft R. Sie entspricht der

Belastung des Hiiftgelenks, da sie durch den Mittelpunkt des Hiiftkopfes verldauft und somit
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senkrecht auf seiner Oberfliche steht. Der Hiiftgelenkknorpel wird also rein auf Druck

beansprucht (Pauwels 1973).

In Bezug auf Schenkelhals und Trochanterregion verlduft die Resultierende jedoch schrig und
somit exzentrisch. Bei physiologischem Centrum-Collum-Diaphysen-Winkel (CCD-Winkel)
werden diese Regionen daher auf alle in Frage kommenden Arten beansprucht — Druck, Zug
und Schub. Da die Resultierende nicht mit der Sdulenachse zusammenfillt, handelt es sich
nicht um eine reine Beanspruchung durch axiale Kompression, wie man sie im Hiiftgelenk
vorfindet, sondern um eine Biegebeanspruchung durch eine exzentrisch gelagerte Last. R
schlieBt mit dem Schenkelhals einen nach medial offenen Winkel ein, so dass auf der
medialen Seite Druckspannungen, auf der lateralen Seite Zugspannungen vorherrschen.
Hinzu kommt eine Schubbeanspruchung, die dadurch zustande kommt, dass R nicht parallel,

sondern schridg zur Sdulenachse verlduft (Pauwels 1973).

BERGMANN und Mitarbeiter (1993) fanden in In-vivo-Experimenten mit instrumentierten
Hiifttotalendoprothesen heraus, dass die knéchernen Strukturen des proximalen Femur zudem
einer erheblichen Torsionsbelastung ausgesetzt sind. Das maximale in Femurschaftachse
gemessene Torsionsmoment betrug bei einem Probanden mit 65 kg Korpergewicht beim
Gehen in Abhingigkeit von der Geschwindigkeit 9,1 (1 km/h) bzw. 27,3 Nm (5 km/h)
(Bergmann et al. 1993). Beim Treppensteigen oder Stolpern konnten Torsionsmomente von

iiber 35 Nm gemessen werden (Bergmann et al. 1995).

Die GroBe der resultierenden Druckkraft am Hiiftgelenk betrigt nach BERGMANN und
Mitarbeitern (1993) beim langsamen Gehen ohne Gehstiitzen ca. 300 % des Korpergewichts
(bei 70 kg etwa 2060 N). Bei einer Belastbarkeit groer als 2060 N wird daher héufig von
einer primir belastungsstabilen Osteosynthese gesprochen (Gotze et al. 1998, Kaiser et al.
1997). Am Humanpriparat lie sich nachweisen, dass intramedulldre Implantate Belastungen
von bis zu 7000 N standhalten kénnen (Gétze et al. 1998). Eine solche Osteosynthese kann
selbst Spitzenbelastungen von 4000-5000 N, wie sie beim schweren, unerwarteten Stolpern

erreicht werden, widerstehen.

Die Arbeitsgruppe um HEIMKES (1993) untersuchte die altersabhingige Krifteverteilung am
proximalen Femur anhand von 16 kindlichen und jugendlichen Humanpréparaten sowie 675

anterioposterioren Becken-Rontgenbildern von gesunden Kindern unterschiedlichen Alters
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und Geschlechts. Dabei gelang der Nachweis der trochantiren Resultierenden Rt. Diese Kraft
ist die vektorielle Summe der Muskelkraft der Hiiftabduktoren M und der lateralen
Zuggurtung aus Tractus iliotibialis und Knieextensoren und stimuliert das appositionelle
Knochenwachstum am Trochanter major. Die Richtung der Kraft Rr bleibt in der
Wachstumsphase konstant, der Betrag nimmt jedoch signifikant zu. Zum Ende der
Wachstumsperiode betrigt sie etwa das 1,7-fache des Korpergewichtes. Durch die
resultierende  Lateralisierung des  Abduktorenansatzes steigt die GroBe  der

Hiiftgelenkresultierenden, der CCD-Winkel wird kleiner.

Die Architektur des proximalen Femur strebt eine Minimierung der biomechanisch
ungiinstigen Biegebeanspruchung an. Die Spongiosabilkchen verlaufen entlang der
Hauptspannungslinien, wodurch sie ausschlieBlich auf Druck oder Zug beansprucht werden
und keinerlei Biegebeanspruchung mehr erfahren (Wolff 1892). Vereinfachend unterscheidet
man ein Zug- und ein Druckbiindel (Abb. 2.2 und 2.3).

(Abb. 2.2 und 2.3: Schematische Darstellung der Spongiosastruktur am proximalen Femur.
Aus: Pauwels (1973): Atlas zur Biomechanik der gesunden und kranken Hiifte)

Zur Diaphyse hin gehen die Trabekel in die Kortikalis {iber, auf der Medialseite bilden sie den
fiir die Stabilitdt trochantirer Frakturen wichtigen ADAMS-Bogen. Der Verlauf des

Druckbiindels entspricht dem Verlauf der Hiiftgelenkresultierenden im Einbeinstand. Unter
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dem so genannten Vestigium-Corpus-Winkel von etwa 160° trifft R auf den Femurschaft, wo
einige Zentimeter distal des Trochanter minor der Ubergang der Drucktrabekel in die mediale
Schaftkortikalis erfolgt (Witzel 1996). Diese innere Architektur ist nicht nur in der
Frontalebene sichtbar. Betrachtet man die Spongiosaarchitektur im transversalen Querschnitt,

zeigt sich eine zusitzliche Anpassung an die Torsionsbeanspruchung (Breul und Putz 1998).

2.1.3 Strukturelle Verinderungen im hoheren Lebensalter

Im hoheren Lebensalter kommt es zu gewissen Verdnderungen in der Anatomie, die das

Auftreten trochantérer Frakturen begiinstigen.

Die Abnahme des Centrum-Collum-Diaphysen-Winkels ist ein physiologischer Prozess,
welcher mit der Geburt beginnt (Vgl. Kap. 2.1.2). Beim Neugeborenen betrigt dieser um
150°, bis zum hohen Alter nimmt er auf etwa 120° ab (v. Lanz und Wachsmuth 1938).
Definitionsgemédf handelt es sich bei Letzterem um eine Coxa vara, welche durch eine
Zunahme der Biege- und Schubbeanspruchung am proximalen Femur gekennzeichnet ist
(Kummer 2005). Beim osteopenischen Knochen findet sich hidufig ein nur schwach
ausgepragtes Zugbiindel. Zudem kommt es bei beiden Geschlechtern mit dem Alter zu einer
Rarefizierung der Kortikalis des proximalen Femur. Somit trifft im hoheren Lebensalter eine
erhohte Biegebeanspruchung auf eine verminderte Biegesteifigkeit. Die ebenfalls zu
beobachtende Zunahme des inneren und duBeren Knochenumfangs ist als Umbauvorgang zu
erklaren, durch den bei verringerter absoluter Knochenmasse die Abnahme der

Biegesteifigkeit teilweise kompensiert wird (Breul und Putz 1998).

Zusitzlich zu diesen physiologischen Umbauvorgingen ist die Osteoporose als pathologische
Verminderung der Knochendichte zu nennen. Etwa 10 % der Minner und 30 % der Frauen
iiber 50 Jahre sind erkrankt, damit sind in Deutschland schitzungsweise 6 Mio. Menschen
betroffen (Polldhne und Minne 2001). Anhand der Knochendichtemessung allein ist eine
genaue Abschitzung des Frakturrisikos nicht moglich. Weitere ,harte” Risikofaktoren sind
das Lebensalter, der Body-Mass-Index, eine positive Familienanamnese und vorausgegangene
osteoporotische  Frakturen. KANIS und Mitarbeiter (2000) ermittelten, dass das
Lebenszeitrisiko einer 50-jdhrigen schwedischen Frau, in ihren verbleibenden Lebensjahren

eine proximale Femurfraktur zu erleiden, 22,7 % betrigt. Bei einer gleichaltrigen
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Hochrisikopatientin (Relatives Risiko = 6,0) erhoht sich diese Wahrscheinlichkeit auf 64,9 %.
Die verminderte Biegesteifigkeit begiinstigt das Auftreten von Schenkelhals- und trochantéren
Frakturen. Das Femur ist einer normalen alltdglichen Belastung zwar noch angepasst, nicht

aber einer stark erhohten Belastung, wie sie etwa beim Stolpern entsteht (Kummer 2005).

2.14 Entstehungsmechanismen proximaler Femurfrakturen

Frakturen des Schenkelhalses und der Trochanterregion entstehen meist durch Niedrig-
Rasanz-Traumen auf dem Boden bestimmter Umstinde. CUMMINGS und NEVITT (1989)
stellten fest, dass weder die erhohte Fallwahrscheinlichkeit noch die Abnahme der
Knochendichte allein den exponentiellen Anstieg der Inzidenz hiiftgelenknaher Frakturen mit
dem Alter erkldren konnen. Um der multifaktoriellen Genese dieser Frakturentitit gerecht zu
werden, formulierten sie eine Hypothese, laut der die Wahrscheinlichkeit, eine Fraktur zu
erleiden, das Produkt der Wahrscheinlichkeiten vierer Faktoren sei. Dies sind ein Sturz auf die
Hiiftregion, insuffiziente Schutzreaktionen, eine unzureichende lokale Energieminderung
sowie eine zu geringe Knochenfestigkeit, um der verbleibenden Energie zu widerstehen. Die
verminderte Gehfidhigkeit édlterer Personen fithrt dazu, dass bereits flache Hindernisse wie
etwa eine Teppichkante zu Stolperstiirzen fithren konnen. Aufgrund der geringen
Gehgeschwindigkeit erfolgt der Sturz typischerweise nicht nach vorne, sondern auf die Seite.
Eine Auswahl moglicher zugrunde liegender Ursachen der einzelnen Bedingungen zeigt

Tabelle 2.1.

Faktoren Potentielle Ursachen (Auswahl)
Langsamer Gang

Sturz auf die Hiiftregion Fall bei Transfer aus Bett oder Stuhl

Langsame Reaktionszeit
Muskelschwiiche
Sedierung

Synkope

Insuffiziente Schutzmechanismen

Atrophie der hiiftumgebenden Muskulatur

Insuffiziente lokale Energieminderung Verminderte Fettpolsterung

Osteoporose

Insuffiziente Knochenfestigkeit .
Osteomalazie

(Tab. 2.1: Risikofaktoren der Fraktur des proximalen Femur)
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Zur Erhohung der lokalen Energieabsorption wurden verschiedene Hiiftprotektoren entwickelt
(Abb. 2.4. und 2.5). In der Literatur wird der Nutzen dieser Protektoren unterschiedlich
bewertet. Wihrend PARKER et al. (2005) sie als ineffektiv in der Pridvention proximaler
Femurfrakturen bezeichnen, beschreiben HUANG et al. (2006) eine nachweisbare priventive
Wirkung. Unter den Hiiftprotektoren scheinen die harten den weichen iiberlegen zu sein (Van
Schoor et al. 2006). Die kortikale Hypotrophie als Ursache der unzureichenden
Knochenfestigkeit lidsst sich durch korperliche Aktivitét positiv beeinflussen (Mayhew et al.
2005). Eine besondere Bedeutung kommt hierbei dem Treppensteigen zu, welches im
Gegensatz zu vielen anderen krankengymnastischen Ubungen hohere Spitzenbelastungen als
normales Gehen hervorruft (Bergmann et al. 1995, Kirkwood et al. 1999). Nach
Hiiftgelenkersatz kann das hohe Torsionsmoment beim Treppensteigen jedoch auch Ursache

einer Schaftlockerung sein (Bergmann et al. 1995).

(Abb. 2.4: Harter Hiiftprotektor HipGuard™, Alimed Inc.; Abb. 2.5: Weicher Hiiftprotektor
GeriHipR, Prevent Products, Inc.)
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2.2 Frakturen der Trochanterregion

2.2.1 Klassifikation der Frakturen der Trochanterregion

Der Begriff der trochantédren Fraktur beinhaltet pertrochantére Frakturen, die beide Trochanter
durchziehen, und intertrochantire Frakturen, die horizontal auf Hohe des Trochanter minor
verlaufen. Zur genaueren Fraktureinteilung stehen zahlreiche Klassifikationssysteme zur
Verfiigung. Die in der internationalen Literatur meist verwendeten Finteilungen sind die

Klassifikation der AO und die EVANS-JENSEN-Klassifikation.

31-A1: einfache pertrochantire Frakturen

31-A3: intertrochantire Frakturen

(Abb. 2.6: AO-Klassifikation der trochantdiren Frakturen (Miiller 1990).
Aus: Mabesoone: Classifications of Trochanteric Fracture Patterns: www.maitrise-
orthop.com/corpusmaitri/orthopaedic/mo65_trochanteric_fracture/index.shtml)
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Die AO-Klassifikation der Frakturen (Miiller 1990) unterscheidet im Bereich 31A (Femur
proximal, Trochanterregion) drei Gruppen mit jeweils drei Untergruppen (Abb. 2.6). Die fiir
die langen Rohrenknochen einheitliche Systematik ist einfach verstidndlich und erleichtert den
Vergleich verschiedensprachiger Studien. Die Frakturstabilitdt nimmt von Al bis A3 ab, in
der Regel werden A2- und A3-Frakturen als instabil bezeichnet. Einige Autoren ziehen die
Grenze zwischen den Untergruppen A2.1 und A2.2 (Pavlidis et al. 2005a). A3-Frakturen sind
durch eine schwierigere Reposition und eine hohere Reinterventionsrate gekennzeichnet. Die
Langzeitergebnisse von A2- und A3-Frakturen nach intramedulldrer Versorgungstechnik sind

jedoch dhnlich gut (Schipper und van der Werken 2004).

Wihrend die AO-Klassifikation in Europa weitestgehend als Standard etabliert ist, hat in der
angloamerikanischen Literatur die EvANS-Klassifikation (1949) noch immer grof3e
Bedeutung, besonders in der Modifikation durch JENSEN und MICHAELSEN (1975) (Abb. 2.7).
Die urspriingliche Klassifikation nach EVANS unterschied zwei Grundtypen — Frakturen mit
dem {iblichen pertrochantdren Verlauf und die hoch instabilen inter- bzw. subtrochantéren
Frakturen mit umgekehrt schriger Ausrichtung (so genannte ,,Reversed-obliquity-fractures®).
Die pertrochantiren Frakturen wurden weiter nach der Anzahl Ihrer Fragmente und dem
Dislokationsgrad eingeteilt. Kern der Klassifikation ist eine Reevaluation nach Reposition. Im
Rahmen einer vergleichenden Betrachtung des prédiktiven Wertes verschiedener Einteilungen
hinsichtlich der Repositionsschwierigkeit und der Wahrscheinlichkeit einer sekundéren
Dislokation befand JENSEN (1981) die EvANs-Klassifikation als am besten geeignet. Durch

eine Neugliederung der Frakturtypen lief sich der Vorhersagewert weiter erhohen.

PERVEZ et al. (2002) verglichen die beiden vorgestellten Klassifikationen hinsichtlich der
Objektivitit der Beurteilung, indem sie fiinf unfallchirurgisch titige Arzte 88 Rontgenbilder
von trochantiren Frakturen jeweils zweimal im Abstand von drei Monaten nach AO- und
JENSEN-Klassifikation einteilen lieBen. Hierbei zeigten sich groBe inter- und intraindividuelle
Unterschiede bei der Verwendung der AO-Klassifikation mit Untergruppen oder der JENSEN-
Einteilung. Als hinreichend objektive Einteilung sehen die Autoren lediglich die AO-
Klassifikation ohne Untergruppen an. Zu &hnlichen Ergebnissen kamen SCHIPPER et al.
(2001), als sie die Reliabilitit der AO-Klassifikation mit und ohne Untergruppen

untersuchten.
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2-Fragment-Frakturen, mediale und posterolaterale Abstiitzung sind intakt

Reversed-obliquity-Frakturen

(Abb. 2.7: EVANS-Klassifikation, Modifikation durch JENSEN und MICHAELSON (1975). Aus:
Mabesoone: Classifications of Trochanteric Fracture Patterns: www.maitrise-
orthop.com/corpusmaitri/orthopaedic/mo65_trochanteric_fracture/index.shtml)

In der vorliegenden biomechanischen Untersuchung wird eine Fraktur des Typs 31-A2.3 (Typ

V nach EVANS) durch einen standardisierten pertrochantéren Osteotomiespalt simuliert. Die
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Instabilitiat dieses Frakturtyps beruht auf einem Fehlen der medialen und posterioren
Abstiitzung. Die meisten Autoren empfehlen fiir diese Frakturform aufgrund der Moglichkeit
der primédren Vollbelastung ein intramedullidres Osteosyntheseverfahren (David et al. 2000,
Gotze et al. 1998, Luther 2002, Nuber et al. 2003, Ostermann et al. 2001, Sadowski et al.
2002, Schipper und van der Werken 2004, Weise und Schwab 2001).

2.2.2 Operative Versorgung der Frakturen der Trochanterregion

Die Versorgung pertrochantdrer Femurfrakturen war bis Mitte des 20. Jahrhunderts eine
Doméne der konservativen Therapie, welche anders als bei den intrakapsulédren Frakturen fast
immer zur knochernen Heilung fiihrte. Die dafiir erforderliche Bettruhe von drei bis vier
Monaten fiihrte bei den meist dlteren Patienten jedoch hiufig zu kardialen und pulmonalen
Komplikationen, woraus eine hohe Letalitit resultierte. Diese konnte in den 30er und 40er
Jahren durch die Einfithrung der operativen Versorgung deutlich gesenkt werden (Evans
1949). Die erste erfolgreiche operative Versorgung einer trochantiren Fraktur geht auf
THORNTON zuriick (Jensen 1981), welcher 1937 den einige Jahre zuvor fiir die Versorgung
von Schenkelhalsfrakturen entwickelten SMITH-PETERSON-Nagel mit einer lateralen Platte

verband. In der Folge kamen verschiedene Osteosyntheseprinzipien zum Einsatz, Tabelle 2.2

stellt sie schematisch gegeniiber.

Extramedullir Extramedulliir Intramedulléir Intramedulléir
statisch dynamisch retrograd dynamisch
SMITH-PETERSON- PoHLsche Laschen- Rundnagel nach Doppelnagel nach
Nagel (1937) schraube (1952) LEzIus (1950) KUNTSCHER (1940)
JEWETT-Nagel-Platte  Sliding Screw-Plate Trochanternagel Y-Nagel nach
(1941) nach CLAWSON (1964) nach KUNTSCHER KUNTSCHER (1940)
(1964)
MCLAUGHLIN- Dynamische Kondylennégel nach  Gamma-Nagel
Nagel-Platte (1947)  Hiiftschraube (1980) ENDER (1969) (1988)
130°-Winkelplatte Gleitnagel nach
(1959) FRIEDL (1992)
95°-Winkelplatte Classic-Nagel
(1959) (IHMS) nach
RICHARDS (1993)
130°-Doppel-T- Proximaler
Platte nach TEUBNER Femurnagel (PFN)
(1975) (1996)

(Tab. 2.2: Entwicklung der operativen Versorgung trochantdrer Frakturen)
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In den Anfingen der operativen Versorgung trochantéirer Frakturen standen ausschlielich
statische extramedulldre Implantate zur Verfiigung. KUNTSCHER, welcher im Jahre 1939 den
ersten Marknagel in der Stabilisierung einer subtrochantiren Femurfraktur -einsetzte,
entwickelte mit dem Y- und dem Doppelnagel gleich zwei intramedulldre Implantate fiir die
Frakturen der Trochanterregion, welche zur damaligen Zeit jedoch auf wenig Zuspruch
stiecBen. Mit der Laschenschraube erfand POHL 1952 das Prinzip der dynamischen
Hiiftgleitschraube, einer kriftigen Schenkelhalsschraube in Verbindung mit einer lateralen
Platte. In Form verschiedener Implantate entwickelte es sich in den 70er und 80er Jahren zum
bevorzugten Osteosyntheseverfahren fiir die Frakturen der Trochanterregion (Saudan et al.
2002). Besonders die Dynamischen Hiiftschraube (DHS®) der Arbeitsgemeinschaft fiir
Osteosynthesefragen (AO) fand aufgrund ihrer einfachen Operationstechnik und geringen
Komplikationsrate breite Anwendung (Abb. 2.8). Fiir hoch instabile Frakturformen musste

jedoch hdufig auf die stabileren Winkelplatten zuriickgegriffen werden.

(Abb. 2.8: Dynamische Hiiftschraube mit Trochanterstabilisierungsplatte und
Antirotationsschraube und Standard-Gamma-Nagel. Aus: Huber-Wagner (2002).
Mit freundlicher Genehmigung des Autors.)

Mit Einfiihrung des Gamma-Nagels 1988 kam das bereits bekannte Prinzip der
intramedulldren Stabilisierung wieder zum Einsatz. Auf Initiative von GROSSE wurde 1983
mit der Entwicklung eines modernen Marknagels nach dem Vorbild des Doppel- und Y-
Nagels von KUNTSCHER begonnen (Harder 1998). 1988 brachte die Firma Howmedica den
Gamma-Nagel (Abb. 2.8) auf den Markt.
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3 LITERATURUBERSICHT

3.1 Der Gamma-Nagel

3.1.1 Vorteile des intramedulliren Krafttragers

Nach STURMER und DRESING (1995) werden an ein Implantat fiir per- und intertrochantire

Femurfrakturen folgende Anforderungen gestellt:

e Moglichkeit der friihen Vollbelastung

¢ Gute Verankerung auch im osteoporotischen Knochen

¢ Frakturdynamisierung ohne Perforation des Implantats durch den Knochen
¢ Erhaltung der Knochenvaskularitit

¢ FEinfache Implantationstechnik

Da das von einer instabilen pertrochantiren Fraktur betroffene proximale Femur
definitionsgemil3 seine mechanische Funktion nicht mehr ausiiben kann, muss die
Osteosynthese geeignet sein, diese Funktion zumindest temporédr zu itibernehmen, bis der
Knochen durch Heilungs- und Umbauprozesse eine ausreichende Stabilitidt wiedererlangt hat.
Aus diesem Grund muss ein solches Implantat Kompressions-, Biegungs- und

Torsionskriéften im physiologischen Bereich standhalten.

Die hohere Belastbarkeit eines intramedulliren Implantats wie dem Gamma-Nagel konnte
bereits aufgrund theoretischer Uberlegungen postuliert werden. Dank seiner Position im
Markraum fithrt der intramedullire Krafttriger verglichen mit einem extramedulldren
Implantat wie der Dynamischen Hiiftschraube (DHS) zu einer Verkiirzung des Hebelarms des
Korperteilgewichtes Gs und somit zu einer Verringerung des Biegemoments am Schenkelhals
und der Trochanterregion. Das Widerstandsmoment, fiir welches der Implantatdurchmesser
der Schenkelhalsschraube entscheidend ist, ist zudem beim Gamma-Nagel groBer als bei der
DHS. Somit liegt bei einer hoheren Belastbarkeit des Implantates eine geringere Belastung
vor (Friedl und Clausen 2001). In zahlreichen biomechanischen Vergleichsstudien (Flahiff et
al. 1993, Friedl 1996, Friedl und Clausen 2001, Gotze et al. 1998, Haynes et al. 1997, Kaiser

et al. 1997) wurde diese mechanische Uberlegenheit am Humanpriparat und am
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Kunststoffknochen experimentell bestitigt. Mit Hilfe spannungsoptischer Verfahren lie} sich
jedoch nachweisen, dass der Gamma-Nagel ein im Vergleich zur DHS unphysiologischeres

Spannungsmuster aufweist (Huber-Wagner 2002, Rosenblum et al. 1992).

Als klinische Vorteile gegeniiber extramedulldren Verfahren fiihren die Befiirworter der
intramedulldren Versorgung neben der Moglichkeit der Vollbelastung auch nach instabilen
Frakturen den meist kleineren Zugang mit geringer Weichteiltraumatisierung und geringerem
Infektionsrisiko an. Bis heute besteht in der Literatur jedoch keine allgemeine Einigkeit iiber
die Versorgungsstrategien bei trochantdrer Fraktur, wenngleich zahlreiche Autoren die
intramedulldren Implantate favorisieren. Die statischen extra- und intramedulldren Verfahren
(Ender-Négel, Winkelplatten, Doppel-T-Platte etc.) sind heutzutage ebenso wie die
Dynamische Kondylenschraube (DCS) Grenzindikationen vorbehalten (Hilgert et al. 1999,
Weise und Schwab 2001). Wihrend einige Autoren den Gamma-Nagel und #hnliche
Implantate fiir samtliche Frakturen der Trochanterregion empfehlen (Friedl 1996, Gahr 2007,
Leung et al. 1992, Park et al. 1998), ist die Auffassung weit verbreitet, dass die DHS bei
stabilen Frakturen eingesetzt werden sollte, wihrend intramedullire Implantate bei den
instabilen Frakturformen iiberlegen seien (David et al. 2000, Domagk et al. 1996, Guyer et al.
1992, Klinger et al. 2005, Luther 2002, Nuber et al. 2003, Sadowski et al. 2002, Schick et al.
1996, Taeger et al. 2000, Utrilla et al. 2005, Wagner et al. 1996). Diese Meinung vertritt auch
die Arbeitsgemeinschaft fiir Osteosynthesefragen (AO), welche den Gebrauch des PFN bei
instabilen und der DHS bei stabilen Frakturformen empfiehlt (Hoffmann und Haas 2000).
Andere Autoren raten vom standardmiBigen Einsatz intramedullirer Verfahren in der
Versorgung trochantérer Frakturen ab (Adams et al. 2001, Bridle et al. 1991, Osnes et al.
2001, Radford et al. 1993).

Auf der Suche nach einer evidenzbasierten Therapie wurden Metaanalysen angefertigt, allen
voran durch die Arbeitsgruppe um PARKER (Brammar et al. 2005, Jones et al. 2006, Parker
und Handoll 2005, Parker und Handoll 2006, Parker und Pryor 1996). Die Autoren kommen
zu dem Schluss, dass die Hiiftgleitschrauben aufgrund einer geringeren Komplikationsrate in
Bezug auf die Gesamtheit der trochantdren Frakturen als {iberlegen anzusehen sind. Bei den
instabilen Frakturtypen (EvVANS III-V, AO 31-A2/A3) bestehe kein signifikanter Unterschied
hinsichtlich der Hiufigkeit eines Versagens der Osteosynthese. SCHIPPER et al. (2004a)
analysierten 18 randomisierte Studien, welche die intra- und extramedulldre Stabilisierung

trochantdrer Femurfrakturen untersuchten. Auch hier konnte ein klinischer Vorteil des
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intramedulldren Krafttrdgers bei den instabilen Frakturformen nicht nachgewiesen werden.

Dies gilt auch fiir die hoch instabilen Reversed-obliquity-Frakturen (Brammar et al. 2005).

Zu bemingeln ist die Tatsache, dass diese Metaanalysen auch die zahlreichen Studien aus der
Anfangszeit der Gamma-Nagel-Osteosynthese beriicksichtigen, welche die ersten
Erfahrungen mit einer neuartigen Technik beschreiben. Wihrend die DHS Ende der achtziger
Jahre das meistverwendete Implantat fiir die trochantiren Frakturen war, erfolgte die
Einfithrung des Gamma-Nagels 1988, das Implantat fand jedoch erst Anfang der neunziger
Jahre breite Anwendung. Zudem wurde das rontgendurchldssige Instrumentarium des
Gamma-Nagels erst Mitte der neunziger Jahre eingefiihrt. 1997 folgte mit dem Trochanteric
Gamma Nail die Vorstellung des Nachfolgermodells. Im Zuge der zunehmenden Erfahrung
mit dem Implantat sank die Komplikationsrate deutlich (Luther 2002). Die Metaanalyse von
JONES und Mitarbeitern (2006) wertete 18 Studien aus, welche den Gamma-Nagel mit der
DHS verglichen — 13 davon wurden vor 1998 verdffentlicht. Ein weiteres Problem solcher
Metaanalysen ist die in vielen Einzelstudien mangelhafte Differenzierung zwischen stabilen
und instabilen Frakturen (Gahr 2007). Die hoch instabilen A3-Frakturen werden selten isoliert
aufgefiihrt. Signifikant hohere Raten eines Osteosyntheseversagens oder einer Reoperation
liegen bei den intramedulliren Implantaten nur dann vor, wenn alle Frakturen der
Trochanterregion beriicksichtigt werden. Trennt man nach stabilen und instabilen Frakturen,
schwindet dieser Unterschied. Hinsichtlich der perioperativen Morbiditdt und Mortalitit
bestehen keine relevanten Unterschiede zwischen den beiden Verfahren (Jones et al. 2006,

Kifer et al. 2005).

3.1.2 Typische Lokalkomplikationen der Gamma-Nagel-Osteosynthese

Das wesentliche Problem der Anfangszeit der Gamma-Nagel-Osteosynthese bestand in der
vergleichsweise hohen Rate an lokalen Komplikationen. Besonders hiufig traten
Femurschaftfrakturen im Bereich der distalen Verriegelungsschrauben auf (Abb. 3.1). In
frithen Studien wurden Héufigkeiten bis zu 11% (Radford et al. 1993) angegeben. Eine
Metaanalyse aus dem Jahr 1996 sah die Schaftfraktur als Hauptproblem dieses
Osteosyntheseverfahrens an (Parker und Pryor 1996). Einige Autoren rieten aufgrund dieser

Problematik zunéichst vom routinemifBigen Einsatz des Gamma-Nagels ab (Bridle et al. 1991,
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Goldhagen et al. 1994, Parker und Pryor 1996, Radford et al. 1993, Stiirmer und Dresing
1995).

(Abb. 3.1: Schaftfraktur nach Osteosynthese mit Standard-Gamma-Nagel)

Diese Erfahrungen fiihrten zu einer genaueren Untersuchung dieses Problems. Experimentell
konnten Spannungsspitzen im Bereich des distalen Nagelendes nachgewiesen werden, welche
bei Verwendung zweier Schrauben (Huber et al. 1997, Huber-Wagner 2002) und bei durch
Fehlbohrungen verursachten zusitzlichen Lochern hoher sind. Dariiber hinaus kann die
Vorbohrung mit einer Ahle zu Fissuren fiithren, welche Schaftfrakturen den Boden bereiten
(Lacroix et al. 1995). KIRCHGESSER et al. (1996) empfahlen die alleinige Nutzung des
proximalen der beiden distalen Verriegelungslocher, um einen allzu steilen Spannungsabfall
zu vermeiden. Das gewaltsame Einbringen des Nagels mittels eines Hammers kann bereits
intraoperativ zu Lingsfrakturen des Femurschafts fithren. Hieraus resultierte die Empfehlung,
im Nageleintrittsbereich 1-2 mm iiber den proximalen Nageldurchmesser hinaus aufzubohren,

so dass der Nagel per Hand eingefiihrt werden kann (Lacroix et al. 1995, Taglang 1998).

Eine andere Hauptkomplikation der Gamma-Nagel-Osteosynthese ist das auch bei Einsatz der
Dynamischen Hiiftschraube (DHS) bekannte Herausschneiden der Schenkelhalsschraube aus

dem Femurkopf (Cut-out). Besonders hiufig tritt es im osteoporotischen Knochen auf. Im
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biomechanischen Test ldsst sich ein vermindertes Cut-out-Risiko nachweisen, wenn ein
groBer Schraubendurchmesser, ein groBer CCD-Winkel und eine tiefe, zentrale Platzierung
der Schraube gewihlt werden. Selbstschneidende Schrauben sind als vorteilhaft anzusehen,
ebenso der Einsatz zweier Schenkelhalsschrauben, wie es beim PFN der Fall ist (T'schoke
2001). Dies gilt jedoch nur bei korrekter Positionierung der beiden Schrauben, welche
technisch anspruchsvoll ist. Unter Testbedingungen ist das Risiko eines Cut-out beim
Gamma-Nagel geringer als bei der DHS (Haynes et al. 1997). In ihrer Metaanalyse klinischer
Vergleichstudien fanden JONES et al. (2006) diesbeziiglich jedoch keinen signifikanten

Unterschied zwischen beiden Verfahren.

Bei Implantaten mit nur einer Schenkelhalsschraube wie dem Gamma-Nagel und der
Dynamischen Hiiftschraube kann es zur Rotation des proximalen Fragments um die
Tragschraube kommen, was das Risiko eines Cut-out, einer Pseudarthrose und einer
sekundédren Varusdislokation deutlich erhoht. Intra- oder postoperative Rotationsfehler treten
bei instabilen Frakturtypen héufiger auf (Lustenberger et al. 1995). Zur Sicherung der
Rotationsstabilitit des proximalen Fragmentes und Minimierung des Cut-out-Risikos ist
grofBter Wert auf die korrekte Positionierung der Schenkelhalsschraube zu legen. Diese
machte in Ermangelung geeigneter Zielgerite zunichst Schwierigkeiten (Asche 1998).
Nachdem zunichst eine Lage im unteren Drittel des Querschnitts empfohlen wurde (Boriani
et al. 1991), sprachen sich die meisten Autoren bald fiir eine zentrale Positionierung aus
(Haynes et al. 1997, Hoffmann und Haas 2000, Parker 1992, Thomas 1991, Tschoke 2001).
BAUMGAERTNER und Mitarbeiter (1995) wiesen in diesem Zusammenhang auf die Bedeutung
der so genannten ,, Tip-apex distance* (TAD) hin. Dieser Wert errechnet sich aus der Summe
des Abstandes der Spitze der Schenkelhalsschraube vom Scheitelpunkt des Femurkopfes im
anteroposterioren und im lateralen Rontgenbild. Im Rahmen einer Untersuchung an der DHS
fanden die Autoren heraus, dass das Risiko eines Cut-out mit steigender TAD signifikant
zunimmt. Der priadiktive Wert der ,,Tip-apex distance™ liegt dabei hoher als der des

Patientenalters und der Frakturstabilitét.

Die genannten Lokalkomplikationen der Gamma-Nagel-Osteosynthese waren anfangs zu
einem nicht unerheblichen Teil auf intraoperative technische Fehler zuriickzufiihren, so dass
sich die Komplikationsrate nach Durchlaufen einer entsprechenden Lernkurve senken liefl
(Kukla et al. 2001). Durch technische Weiterentwicklungen des Implantats und seines

Instrumentariums konnte das Verfahren weiter verbessert werden.
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3.2 Weiterentwicklung des Gamma-Nagel-Prinzips

3.21 Der Gleitnagel nach FRIEDL

Bereits 1992 hatte FRIEDL auf der Grundlage des Gamma-Nagels zur Senkung der
Komplikationsrate den Gleitnagel entwickelt, welcher die Vorziige des intramedulldren
Krafttrigers mit den biomechanischen Vorteilen des Doppel-T-Klingenprofils verband. Dies
fiihrt zu einer hohen Belastbarkeit, einer hohen Rotationsstabilitit und einer geringeren Cut-
out-Rate als beim Gamma-Nagel (Friedl und Clausen 2001). Der Gleitnagel findet jedoch
bisher relativ wenig Anwendung, womdglich aufgrund der verhiltnisméBig komplizierten

Operationstechnik.

3.2.2 Der Trochanteric Gamma Nail (TGN)

1997 wurde die zweite Generation des Gamma-Nagels, der TGN (Trochanteric Gamma®

Nail) vorgestellt (Abb. 4.2, S. 40).

Der urspriingliche Standard-Gamma-Nagel war 200 mm lang und stand in drei distalen
Durchmessern (12, 14 und 16 mm) und vier Neigungswinkeln (125, 130, 135 und 140°) zur
Verfiigung. Distal befanden sich zwei Locher zur Verriegelung. Im klinischen Alltag zeigte
sich jedoch schnell, dass die groBeren Durchmesser und CCD-Winkel wenig Anwendung
fanden (Taglang 1998). Bei der distalen Verriegelung wurde zudem hiufig nur die proximale
der beiden Schrauben verwendet, nachdem biomechanische Untersuchungen zeigen konnten,
dass sich dadurch das Risiko perioperativer Schaftfrakturen senken lidsst (Huber-Wagner
2002, Kirchgesser et al. 1996, Taglang 1998). Bereits seit 1996 stand ein
rontgendurchldssiges Instrumentarium zur Verfiigung, welches die intraoperative

Komplikationsrate signifikant senken konnte (Hesse et al. 2003).

Der TGN wird nur noch in zwei CCD-Winkeln (125 und 130°) und zwei distalen
Durchmessern (11 und 12 mm) hergestellt. Ein mit 11 mm schméilerer Nagel, der Gamma
Asia-Pacific Nail, war schon 1992 fiir den asiatischen Markt eingefiihrt worden (Park et al.
1998). Durch den geringeren Nageldurchmesser konnte der Gamma-Nagel héufiger in

unaufgebohrter Technik eingebracht werden (Pietruschka 1997). Zur Spannungssenkung im
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Bereich der distalen Verriegelung wurde beim Trochanteric Gamma Nail auf das zweite Loch
verzichtet, wodurch eine Linge von nur noch 180 mm ausreichte. Die mediolaterale valgische
Biegung wurde von 10° auf 4° reduziert, um die mechanisch ungiinstige Drei-Punkt-Fixierung

des Implantats im Knochen (Radford et al. 1993) zu vermeiden.

Eine spanische prospektive Vergleichsstudie zwischen dem neuen Gamma-Nagel und einer
extramedulldren Hiiftgleitschraube (Omega Plus, Fa. Stryker-Howmedica) ergab dhnliche
intra- und postoperative Komplikationsraten, bei instabilen Frakturen war die Mobilitit der
Patienten beim Gamma-Nagel jedoch besser. Die Autoren empfehlen daher die Verwendung
des intramedulliren Implantates fiir diese Frakturform. Interessanterweise wird die
routineméBige distale Verriegelung nur bei subtrochantéren Frakturen als notwendig erachtet

(Utrilla et al. 2005). Seit 2001 ist der TGN als Titanversion erhiltlich (Gamma-Ti-Nagel).

3.2.3 Der Proximale Femurnagel (PFN)

1996 stellte die AO den Proximalen Femurnagel (PFN®) vor, der von Synthes®—Mathys
produziert wird (Abb. 4.3, S. 41). Bei seiner Herstellung konnte auf die Erfahrung mit der
Gamma-Nagel-Osteosynthese zuriickgegriffen werden. Wesentliche Innovationen des PFN
waren neben der zweiten Schenkelhalsschraube (Hiiftgleitschraube) Formverdnderungen am
Marknagel. Neu war auch die Mdglichkeit der dynamischen distalen Verriegelung. Zudem
war der PFN als Titanimplantat erhéltlich. Mit dem Ziel, das Risiko intra- oder postoperativer
Femurschaftfrakturen zu senken, wurde das distale Nageldesign beim PFN veréndert, so ist
der Nagel mit 240 mm deutlich ldnger als der TGN (180 mm) und hat ein schmileres distales
Ende, woraus eine groflere Elastizitit resultiert. Die mediolaterale Biegung des PFN wurde
mit 6° geringer gewdhlt als beim Standard-Gamma-Nagel (10°), was die Implantation in
unaufgebohrter Technik erleichtert und eine Verklemmung des Nagels im Markraum
verhindern soll. Klinische Studien iiber die PFN-Osteosynthese berichteten Héaufigkeiten von
Femurschaftfrakturen zwischen O und 4,3 % (Banan et al. 2002, Domingo et al. 2001,
Hohendorff et al. 2005, Nuber et al. 2003, Schwab et al. 1998, Simmermacher et al. 1999,
Tyllianakis et al. 2004, Verheyden und Josten 2003, Windolf et al. 2005).
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(Abb. 3.2: Schraubenausbruch durch ,,Knife effect” nach PFN-Osteosynthese
bei 31A2.3-Fraktur. Aus: Nuber et al. (2003). Mit freundlicher Genehmigung des Autors)

Der Einsatz einer zweiten Schraube im Schenkelhals soll das Cut-out-Risiko durch Sicherung
der Rotationsstabilitit des proximalen Fragments senken, ermdglicht jedoch auch den so
genannten ,,Knife effect der Antirotationsschraube (Abb. 3.2). Die Tragschraube des PFN ist
mit 11 mm nur unwesentlich schmiler als die des TGN, dariiber liegt jedoch die
Antirotationsschraube von nur 6,5 mm Durchmesser. Durch Verbiegung der
Schenkelhalsschrauben wird der Gleitmechanismus im Marknagel behindert, was den Boden
fiir ein Herausschneiden des Hiiftpins aus dem Schenkelhals bereitet. Dieser Effekt tritt
hiufiger auf, wenn die diinnere Schraube anteilig eine zu hohe Last trigt und am
Nageldurchtritt verbogen wird. SCHIPPER et al. (2002) fanden in einer biomechanischen
Studie heraus, dass sich diese durch ein geschlitztes Durchtrittsloch fiir den Stift signifikant
senken ldsst. Die Vorteile des modifizierten PFN lieBen sich in einer klinischen
Multicenterstudie bestétigen (Schipper et al. 2005). Mit dieser Erkenntnis konnte die Rate an
Schraubenausbriichen weiter gesenkt werden. In der vorliegenden Arbeit kam der regulére
PEN zum Finsatz. Die Hiufigkeit des ,,Knife effect wird in der Literatur in der Regel nicht
explizit aufgefiihrt. Insgesamt werden bei der PFN-Osteosynthese Cut-out-Raten von 0,6 bis
8,7 % berichtet. Bei diesen Angaben ist zu beachten, dass in manchen Studien (Banan et al.
2002, Schipper et al. 2004b, Schipper et al. 2005, Schwab et al. 1998, Tyllianakis et al. 2004)
nur instabile Frakturen untersucht wurden, wihrend andere Untersuchungen sémtliche
Frakturen der Trochanterregion einschlossen (Domingo et al. 2001, Hohendorff et al. 2005,

Simmermacher et al. 1999, Werner-Tutschku et al. 2002).
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(Abb. 3.3 und 3.4: Z-Effekt und umgekehrter Z-Effekt nach PFN-Osteosynthese.
Aus: Megas et al. (2005))

Ebenfalls als Folgeerscheinung der Implantation einer zweiten Schenkelhalsschraube tritt der
so genannte Z-Effekt auf. Hierunter versteht man eine Dislokation der Antirotationsschraube
nach medial bei gleichzeitiger Dislokation der Tragschraube nach lateral. Bei
entgegengesetzter Richtung spricht man vom umgekehrten Z-Effekt (Abb. 3.3 und 3.4). Die
Héufigkeit dieser Ereignisse wird in der Literatur mit O bis 13 % angegeben (Boldin et al.
2003, Tyllianakis et al. 2004, Werner-Tutschku et al. 2002, Windolf et al. 2005). Bei nicht
paralleler Schraubenlage und instabilen Frakturen tritt der Z-Effekt hdufiger auf (Eichhorn et
al. 2006). Um den Gleitmechanismus zu begrenzen, wurde 1999 der Kopf der
Antirotationsschraube mit einem Kragen verbreitert, so dass der Nageldurchtritt nicht mehr

passiert werden kann (Hohendorff et al. 2005, Weise und Schwab 2001).
Der PFN war von Beginn an auch als Titanimplantat erhiltlich. Aufgrund des mittels Photo-

Stress-Methode am PFN nachgewiesenen giinstigeren Spannungsmusters wird der Einsatz der

Titanversion empfohlen (Huber-Wagner 2002).
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3.24 Weitere intramedulliire Implantate

Durch den Erfolg des Gamma-Nagels kamen in den letzten Jahren zahlreiche weitere
intramedullédre Hiiftgleitschraubensysteme auf den Markt. Anders als beim Gamma-Nagel und
dem PFN gibt es in der Literatur nur wenige klinische und experimentelle Arbeiten zu diesen
Implantaten. Im Folgenden werden die Erfahrungen mit den in der vorliegenden Arbeit
getesteten Systemen iibersichtlich dargestellt. Dariiber hinaus werden Neuentwicklungen der

Hersteller vorgestellt.

3.24.1 Getestete Implantate

Der Targon® PF der Firma Aesculap® (Abb. 4.4, S. 42) verwendet zur Sicherung der
Rotationsstabilitit anders als der PFN einen Stift statt einer Schraube. Sowohl dieser
Antirotationspin als auch die Traghiilse der Schenkelhalsschraube werden durch
Schraubgewinde im Nagel verankert. Der Gleitvorgang der Schenkelhalsschraube findet
somit nicht im Nagel, sondern in der Traghiilse statt. Im Rahmen einer prospektiven, nicht
randomisierten Studie (n = 64) stellte sich das Implantat als komplikationsarmes Verfahren
mit einer niedrigen Operationszeit und einem geringen intraoperativem Blutverlust dar. Die
Dauer des Krankenhausaufenthaltes und die Mortalitit des Patientenkollektivs glichen den
Ergebnissen klinischer Studien zu PFN und Gamma-Nagel. In der genannten Studie wurde
kein Schraubenausbruch beobachtet (Doring 2003). Eine prospektive, randomisierte
Vergleichsstudie (n = 60) zwischen dem Targon PF und der DHS erbrachte eine
Gleichwertigkeit der beiden Verfahren in der Versorgung stabiler und instabiler
Femurfrakturen bei etwas geringerem durchschnittlichen Blutverlust bei der intramedulldren

Osteosynthese (Giraud et al. 2005).

Der Intertrochanteric/Subtrochanteric Nail (ITST®) wird von der Fa. Zimmer hergestellt.
Der Marknagel dhnelt in seinen Abmessungen dem Gamma-Nagel, es besteht jedoch wie
beim PFN die Moglichkeit, bei rotationsinstabilen Frakturen eine zweite
Schenkelhalsschraube einzusetzen (Abb. 4.6 und 4.7, S. 44). In der vorliegenden Arbeit
wurden jeweils fiinf Implantate mit und ohne Antirotationsschraube den Torsions- und
Kompressionspriifungen unterzogen. Das Vorhandensein bzw. Fehlen der zweiten proximalen

Schraube war hierbei das einzige Unterscheidungsmerkmal zwischen den beiden Gruppen. In
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einer biomechanischen Vergleichsstudie zwischen dem ITST und dem relativ neuen
Trochanteric Fixation Nail (TFN) zeigte sich eine geringere Rate an Varusdislokationen des
Femurkopfes beim TFN, welcher statt einer Schenkelhalsschraube eine Spiralklinge

verwendet (Strauss et al. 2006).

Nach Anschluss der Firma Centerpulse wird auch der Intrasys® von Zimmer produziert (Abb.
4.8, S. 45). Auffillig ist der geringe Durchmesser der Antirotationsschraube. Anders als beim
PEN oder ITST wird die Protrusion der Schraube (Z-Effekt) nicht durch eine Schulter
gebremst. In einer biomechanischen Studie, welche den Effekt der Zementaugmentation
durch eine modifizierte Schenkelhalsschraube hindurch untersuchte, konnte die Stabilitit der
Osteosynthese im osteoporotischen Knochen durch die Zementinjektion signifikant erhoht

werden (Augat et al. 2002).

Der Platon® der Tantum AG (Abb. 4.10, S. 46) wurde 2002 auf den Markt gebracht. Ein
wesentlicher Unterschied zu den anderen Nigeln besteht in der Tatsache, dass zur
Gewihrleistung der Rotationsstabilitit statt einer Schraube ein klingenformiger Antirotations-
(AR-) Clip verwendet wird. Dieser verfiigt iiber eine Lasche, durch welche Tragschraube und
AR-Clip fest miteinander verbunden sind. Diese Konstruktion soll die Implantation in den
Schenkelhals erleichtern, gleichzeitig verhindert sie den Z-Effekt. Eine prospektive Studie (n
= 130) bescheinigt dem Implantat eine relativ geringe Cut-out-Rate, auch sekundire Frakturen
wurden selten beobachtet. Insgesamt scheint das Verfahren zu dhnlich guten klinischen
Ergebnissen wie die etablierten Systeme zu fithren (Pavlidis et al. 2005a). Diese guten
Ergebnisse konnten in einer Multicenterstudie (n = 447) bestitigt werden (Pavlidis et al.

2005b).

3.24.2 Neuentwicklungen

Die im Folgenden vorgestellten Nagelsysteme sind nicht Gegenstand der vorliegenden Arbeit.
Die erneuten Modifikationen basieren jedoch auf den klinischen und biomechanischen

Erfahrungen mit den getesteten Implantaten.

Der 2004 von der Fa. Synthes eingefiihrte PFNA® (Proximal Femoral Nail Antirotation)

besitzt im Gegensatz zu seinem Vorgingermodell statt zwei Schenkelhalsschrauben eine

-290 -



Spiralklinge, welche in den Schenkelhals eingeschlagen wird (Abb. 3.5). Die Verdichtung der
Spongiosa bei Implantation der Klinge soll die Rotationsstabilitidt erhhen, wodurch das Cut-
out-Risiko vermindert wird. Dieser Ansatz dhnelt dem Prinzip des Gleitnagels nach FRIEDL,
dessen Doppel-T-Klinge im biomechanischen Vergleich zu PFN und Gamma-Nagel durch
eine geringere Durchwanderungsstrecke im Schenkelhals gekennzeichnet war (Friedl et al.
1998, Friedl und Clausen 2001). Im Gegensatz zur Doppel-T-Klinge des Gleitnagels handelt
es sich bei der Klinge des PFNA jedoch um eine frei drehende Spiralklinge mit x-formigem
Profil. Die ersten klinischen Ergebnisse des Implantats sind gut, wenngleich die
Hauptkomplikationen Cut-out und Femurschaftfraktur nicht ginzlich iiberwunden werden

(Hartwagner et al. 2006, Tanzer et al. 2006).

(Abb. 3.5: PFN®-A, © Stratec Medical 2004)

Mit dem Trochanteric Fixation Nail (TFN) bietet die Firma Synthes ein Alternativprodukt
zum PFNA an. Auch bei diesem Implantat soll die Rotationsstabilitit statt durch eine zweite
Schraube durch eine Spiralklinge erreicht werden. Der Marknagel ist in drei Langen (170, 235
und 300-460 mm) erhéltlich. In frithen klinischen und biomechanischen Untersuchungen
zeigten sich gute Ergebnisse, so war der Cut-out-Widerstand der Schenkelhalsklinge im
Experiment grofler als bei der Schraube des Gamma-Nagels oder der DHS (Sommers et al.
2004). Im biomechanischen Vergleich zum ITST =zeigte sich eine geringere Rate an
Varusdislokationen des Kopffragmentes (Strauss et al. 2006). Bisher wird dem TFN eine
geringe Komplikationsrate bescheinigt (Bienkowski et al. 2006, Gardner et al. 2005, Lenich et
al. 2006).
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Beim 2004 eingefiihrten Gamma-3-Nail (Fa. Stryker) handelt es sich um die dritte Version
des Gamma-Nagels. Wie bei den beiden ersten Generationen des Systems wird eine starke
Tragschraube in den Schenkelhals eingebracht. Das Schraubengewinde wurde modifiziert und
soll den Cut-out-Widerstand erhohen. Die mit dem TGN begonnene Einfiihrung von
schmileren Implantatkomponenten und geringeren CCD-Winkeln wird fortgesetzt. Eine

dynamische distale Verriegelung ist nun moglich.

3.2.5 Intramedulliire Hiiftgleitschraubensysteme im Vergleich

Alle in der vorliegenden Arbeit gepriiften Implantate folgen dem Osteosyntheseprinzip des
Standard-Gamma-Nagels, welcher auf den Ideen von KUNTSCHER basierend in den 1980er
Jahren fiir die Versorgung trochantirer Frakturen entwickelt wurde. Grundlage ist die
Kombination eines im Schaftbereich verriegelbaren Marknagels mit einer in den Schenkelhals
eingebrachten Gleitschraube. Als Hauptindikationsbereich werden von den meisten
Herstellern per- und intertrochantdre sowie hohe subtrochantire Frakturen angegeben, als
Grenzbereiche gelten laterale Schenkelhalsfrakturen und tiefer liegende subtrochantire
Frakturen. Auf die biomechanischen Vorteile der intramedulldren Lage des Krafttrigers

wurde bereits hingewiesen, ebenso auf die hdufigsten Lokalkomplikationen dieser Implantate.

Einer der wesentlichsten Unterschiede der verglichenen Implantate besteht in der Tatsache,
dass bei einigen der Systeme zur Sicherung der Rotationsstabilitit des Kopf-Hals-Fragments
eine zweite Schraube (PFN, ITST, Intrasys) oder ein Stift (Targon PF, Platon) in den
Schenkelhals eingebracht wird. Der TGN als direkter Nachfolger des urspriinglichen Gamma-
Nagels verzichtet vollstindig auf eine Antirotationsschraube. Die vom proximalen Ende in
das Innere des Marknagels eingebrachte Arretierungsschraube verhindert lediglich eine
Rotation der Schenkelhalsschraube im Gleitloch des Nagels, nicht aber eine Rotation des

Kopf-Hals-Fragments um die Schenkelhalsschraube.
Bisher liegen in der Literatur nur wenige Vergleichsstudien verschiedener intramedulldrer

Implantate vor — die meisten davon stellen den Proximalen Femurnagel und den Standard-

Gamma-Nagel gegeniiber.
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3.2.5.1 Klinische Vergleichsstudien

Bereits in frithen klinischen Studien wurden dem PFN relativ niedrige Komplikationsraten
bescheinigt (Holzman und Ruckert 1996, Schwab et al. 1998). Diese Ergebnisse konnten in
Studien mit groBeren Patientenkollektiven bestitigt werden (Domingo et al. 2001, Pavelka et
al. 2003, Simmermacher et al. 1999). Im Verhiltnis dazu scheint die Komplikationsrate bei
der Gamma-Nagel-Osteosynthese hoher zu sein. Zahlreiche in der internationalen Literatur
vorliegende klinische Studien beschiftigen sich jedoch noch mit der ersten Generation des
Gamma-Nagels (Boriani et al. 1991, Bridle et al. 1991, Friedl et al. 1994, Kukla et al. 2001,
Sailer et al. 2000), so dass vielfach Probleme der Anfangsjahre geschildert werden. Auch in
biomechanischen Untersuchungen wurde dem Proximalen Femurnagel meist der Standard-

Gamma-Nagel gegeniibergestellt (Huber-Wagner 2002, Seral et. al. 2004).

Der direkte Vergleich zwischen Gamma-Nagel und PFEN fillt weniger eindeutig aus. Tabelle

3.1 stellt die Ergebnisse ausgewihlter Studien gegeniiber.

Referenz Implantate n  Schaftfraktur Cut-out OP-Zeit Sek. Varus
Herrera et al. 2002 SGN 125 3,2 4 49 1,6
PEN 125 0 0,8 68 7,2
Megas et al. 2005 TGN 87 1 3,4 50 5,7
PEN 65 0 4,6 67 0
Luther 2002 SGN 71 0 1,9 73 k. A.
PEN 45 0 0 57 k. A.
Papasimos et al. 2005 TGN 40 2,5 5 51,3 2,5%
PEN 40 0 2,5 71,2 5%
Schipper et al. 2004b SGN 213 0,5 6,6 60 k. A.
PEN 211 2 6,9 60 k. A.

(Tab. 3.1: Klinische Vergleichsstudien intramedulldrer Hiiftgleitschraubensysteme;
SGN - Standard-Gamma-Nagel, k. A. — keine Angaben; *Varus- und Valgusdislokation)

In einer prospektiven Studie von 250 Patienten wurden Schaftfrakturen und
Schraubenausbriiche hidufiger beim Standard-Gamma-Nagel beobachtet, sekundire
Varusdislokationen hingegen hidufiger beim PFN. Die Autoren beschreiben eine insgesamt

geringere Rate an Frith- und Spitkomplikationen beim PFN, bemingeln jedoch die
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problematische Implantation zweier Schrauben bei kleinem Schenkelhals. Die Modifikationen
der zweiten Generation der Gamma-Nagels (TGN), welche nicht Gegenstand dieser Studie
war, werden befiirwortet. Beide Implantate werden als effektive Verfahren zur Versorgung

instabiler pertrochantirer Femurfrakturen bezeichnet (Herrera et al. 2002).

MEGAS und Mitarbeiter (2005) kamen in ihrer retrospektiven Studie, welche die neuere
Gamma-Nagel-Version mit dem PEN verglich, zu anderen Ergebnissen. Cut-out-Phénomene
traten héufiger beim (Titan-) PFN auf, sekundidre Varusdislokation und Schaftfrakturen

jedoch hiufiger beim TGN. Auch diese Arbeit erachtet beide Implantate als zuverldssig.

LUTHER (2002) stellte im Rahmen einer retrospektiven Vergleichsstudie mit dem Standard-
Gamma-Nagel, dem PFN und der DHS eine signifikant lingere Operationszeit bei der
Gamma-Nagel-Osteosynthese in Bezug auf die anderen Verfahren fest. Der intraoperative
Blutverlust war beim PFN niedriger, was auf das geringere Ausmaf} der Aufbohrung
zuriickgefithrt wird. Anders als in anderen Arbeiten wird die Handhabung des PFN als
einfacher bezeichnet. Aufgrund der geringeren Gesamtkomplikationsrate und der besseren

Mobilisationsergebnisse empfiehlt der Autor den bevorzugten Gebrauch des PEN.

In einer niederldndischen Multicenterstudie zeigte sich ein hoherer Blutverlust beim Standard-
Gamma-Nagel, das Ausmall der Schraubenprotrusion war beim PFN grofler. Ein positiver
Effekt der Antirotationsschraube auf das Cut-out-Risiko konnte nicht beobachtet werden. Der
PEN wird als dem Gamma-Nagel gleichwertig angesehen. Die Probleme und Komplikationen

entsprachen denen der Gamma-Nagel-Osteosynthese (Schipper et al. 2004b).

Eine weitere prospektive Studie, welche die Ergebnisse des TGN, des PFN und der Ambi-
DHS (Fa. Richards) verglich, beschreibt eine hohere Komplikationsrate und ldngere
Operationszeiten beim PFN. Diese Probleme werden jedoch auf die geringe Erfahrung mit
dem Implantat zuriickgefiihrt. Auch diese Studie kommt zu dem Schluss, dass die beiden

intramedulldren Systeme als gleichwertig zu betrachten sind (Papasimos et al. 2005).

-33 -



3.2.5.2 Biomechanische Vergleichsstudien

Auch in biomechanischen Untersuchungen wurden bereits mehrfach intramedullire

Implantate gegeneinander getestet.

HUBER-WAGNER (2002) fand mittels spannungsoptischer Untersuchungen heraus, dass die
verdnderte distale Nagelform des PFN verglichen mit dem Standard-Gamma-Nagel zu

geringeren Spannungen im Bereich der Verriegelungsschrauben fiihrt.

In den statischen Kompressionsversuchen von GOTZE und Mitarbeitern (1998) lag die
Belastbarkeit des PFN im Kunststoffknochen signifikant hoher als die des Gamma-Nagels.
Am Humanpréiparat, wo beide Implantate deutlich hoheren Belastungen standhielten, war
kein Unterschied in der Belastbarkeit zu beobachten. In axialen Dauerschwingversuchen der
gleichen Arbeitsgruppe kam es im Kunststoffknochen, nicht aber im Humanpriparat, beim
PEN héufiger zu Schraubenausbriichen aus dem Femurkopf als bei Gamma-Nagel und

Gleitnagel (Friedl und Clausen 2001).

In einer aktuellen Arbeit, welche den Einfluss der Knochendichte auf das Cut-out-Risiko
untersuchte, gewihrleisteten DHS, TGN und PFN eine gleichermallen stabile
Dauerbelastbarkeit bei einer Knochendichte von >0,6g/cm3. Interessanterweise war unterhalb
dieser Grenze mit keinem der Implantate eine ausreichend stabile Verankerung im proximalen

Fragment zu erreichen (Bonnaire et al. 2007).

Eine spanische Arbeitsgruppe fand mittels Finite-Element-Methode heraus, dass die
Bewegungen im Frakturbereich beim PFN niedriger sind als beim Gamma-Nagel. Wie bereits
aus anderen Publikationen bekannt, liegen bei Gamma-Nagel-Osteosynthese hdohere
Spannungsspitzen im Nagel selbst und im Femurschaft im Bereich des distalen Nagelendes

vor (Seral et al. 2004).

STRAUSS und Mitarbeiter (2006) verglichen die Migrationstendenz der Schenkelhalsschraube
des ITST (ohne zusitzliche Antirotationsschraube) und der Spiralklinge des Trochanteric
Fixation Nail (TFN), eines neuen Implantates der Firma Synthes. Die Autoren kamen zu dem
Schluss, dass die Fixierung des Kopf-Hals-Fragmentes mit einer Spiralklinge biomechanisch

iiberlegen sei. Zu einem #dhnlichen Ergebnis kam eine andere Arbeit, welche das Cut-out-
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Risiko der DHS, des TFN, des Gamma-Nagels und des Dynamic Helical Hip System (DHHS)
untersuchte. Auch hier zeigte die Klingengeometrie ein vorteilhaftes Verhalten (Sommers et
al. 2004). Diese Ergebnisse decken sich mit denen einer &lteren Arbeit, welche die
Durchwanderungsstrecke ~ der ~ Schenkelhalsschraube des Gamma-Nagels  bei
Dauerschwingbelastung mit der der Gleitnagelklinge verglich. Auch hier war die

Migrationstendenz der Klinge geringer (Friedl et al. 1998).

KUBIAK und Mitarbeiter (2004) untersuchten mittels statischer und dynamischer Belastung
am Humanpréparat den Einfluss einer zweiten Schenkelhalsschraube auf die Belastbarkeit der
Osteosynthese und die Migrationstendenz der Schraube(n) im proximalen Fragment. Dabei
verglichen sie die dem Gamma-Nagel dhnliche intramedullidre Hiiftschraube (IMHS) mit dem
Trochanteric Antegrade Nail (TAN), beides Implantate der Firma Richards. Bei einer hoheren
Belastbarkeit des TAN war hinsichtlich des Risikos eines Schraubenausbruches kein

Unterschied feststellbar.

3.3 Das Composite Femur

Jedes Implantat wird vor seiner Markteinfithrung einer mechanischen Untersuchung nach
entsprechenden Standards (ISO, ASTM) unterzogen, welche Aussagen iiber die mechanischen
Eigenschaften des Implantats erlaubt. Aussagekriftiger in Bezug auf das zu erwartende
Verhalten sind jedoch biomechanische Priifungen, bei denen das Implantat im Verbund mit
der biologischen Zielstruktur untersucht wird. Frither wurden dazu in der Regel
Humanpriparate eingesetzt, deren wesentliche Nachteile in groBen interindividuellen
Unterschieden und begrenzter Verfiigbarkeit liegen. Kiinstlich hergestellte Knochen waren fiir
biomechanische Tests aufgrund eines unphysiologischen mechanischen Verhaltens jedoch nur
eingeschrinkt einsetzbar. 1987 brachte die Firma Pacific Research Laboratories Inc.
(Sawbones®) mit dem Composite Femur das erste kiinstlich hergestellte Femur mit dem
menschlichen Knochen hinreichend #hnlichen mechanischen Eigenschaften auf den Markt
(Heiner und Brown 2001). Die Kortikalis wurde durch ein durch Glasfaser verstirktes
Epoxidharz simuliert, die Spongiosa durch einen Kern aus Polyurethanschaum (Morris et al.
2001). Die zweite Generation des Kunststoffknochens erschien 1991. Dieses Modell war

Gegenstand zahlreicher Untersuchungen.
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CRISTOFOLINI et al. (1996) wiesen nach, dass das Composite Femur der zweiten Generation in
seinem mechanischen Verhalten dem menschlichen Knochen in hohem MaBe &dhnelt. Der
Kunststoffknochen zeigte bei Belastung durch axiale Kompression, Vier-Punkt-Biegung und
Torsion fiir den menschlichen Knochen représentative Ergebnisse. Als wesentlichen Vorteil
hoben die Autoren die im Vergleich zum Humanprédparat 20- bis 200-fach geringere
Variabilitit zwischen den einzelnen Knochen hervor. Dies ist insbesondere bei
Vergleichsstudien von groBem Vorteil, da signifikante Unterschiede im mechanischen
Verhalten schon bei kleinen Stiickzahlen feststellbar sind. Die Geometrie und das
mechanische Verhalten des Composite Femur bildeten die Grundlage fiir die Entwicklung des
,Standardized Femur Program®“. Hierbei wurden Finite-Element-Modelle nach den
geometrischen Eigenschaften des Kunststoffknochens erstellt. Die Spannungsverteilung bei
Belastung diente der Validierung dieser Rechenmodelle, welche so als Referenz fiir die
mathematische Simulation des mechanischen Verhaltens des proximalen Femur,
beispielsweise nach Implantation einer Hiifttotalendoprothese, verwendet werden konnen
(Viceconti et al. 1996). Fiir die Testung von Implantaten im Verbund mit dem Knochen ist
das Kunstknochenmodell bedingt geeignet. Angemessen scheint die Testung von Implantaten,
die sich auf eine ausgedehnte Verankerung in der Spongiosa stiitzen oder ausschlieBlich in der
Kortikalis verankert sind. Fiir die Untersuchung von Implantaten mit einer Hauptverankerung
in einem umschriebenen spongidsen Bereich sollte vom FEinsatz der Kunststoffknochen
abgesehen werden, da sie eine falsche Sicherheit liefern (Lechert et al. 2003). Implantate vom
Gamma-Nagel-Typ sind sowohl im spongidsen als auch im kortikalen Knochen verankert,

weshalb sie am Kunststoffmodell getestet werden konnen.

Die in der vorliegenden Arbeit verwendete dritte Generation des Composite Femur (Abb. 4.1,
S. 38) kam im Jahr 2000 auf den Markt. Die Verwendung kiirzerer Glasfasern zur
Verstiarkung des Kunstharzes ermoglichte die maschinelle Herstellung der kiinstlichen
Kortikalis, wodurch die intra- und interindividuellen Unterschiede nochmals reduziert und
anatomische Details besser simuliert werden sollten. Das Spongiosaanalog wurde nicht
modifiziert, neu ist jedoch der Markkanal, welcher ebenfalls aus Griinden der genaueren
Simulation der Anatomie hinzugefiigt wurde. Diese neuen Kunststoffknochen sind der
Vorgingergeneration in Bezug auf die geometrische Gleichheit deutlich iiberlegen, in allen
anderen Belangen sind sie den Knochen der zweiten Generation zumindest gleichwertig

(Heiner und Brown 2001). Die Tabellen 3.2 und 3.3 stellen die mechanischen Figenschaften
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der verwendeten Kunststofffemora denen des menschlichen Knochens und der

Implantatmaterialien gegeniiber.

Spongiosa  Polyurethan (fest) Polyurethan (zellulér)
Dichte (g/cm?) 0,4 0,27° 0,32°

Kompressionsmodul (GPa) 0,083° 0,104° 0,137¢

(Tab. 3.2: Mechanische Eigenschaften von Spongiosa und Spongiosaanalog
(“http://www.laser-zentrum-hannover.de/download/prospekte/oberfl%E4chen.pdyf, "Seral et
al. 2004, ‘Firmenprospekt Sawbones® 2005))

Kortikalis Epoxidharz Titanlegierungen Edelstahl
Dichte (g/cm3) 1,8? 1,7¢ ca. 4,3-4,6° 7,86¢

Kompressionsmodul (GPa) 13,164 7,6 ca. 110° 207°

(Tab. 3.3: Mechanische Eigenschaften von Kortikalis und Kortikalisanalog,
Titanlegierungen und Edelstahl (“http://www.laser-zentrum-
hannover.de/download/prospekte/oberfl%E4chen.pdyf, bSeral et al. 2004, °F irmenprospekt
Sawbones® 2005, “homepages.which.net/~paul. hills/Materials/MaterialsBody.html))

-37-




4 MATERIAL UND METHODEN

4.1 Material

4.1.1 Kunststoffknochen

Die Eigenschaften des in der vorliegenden Arbeit verwendeten Kunststoffknochens wurden
bereits in Kapitel 3.3 erldautert. Das Composite Femur 3303 (Abb. 4.1) ist ein Produkt der
dritten Generation, welches einem mittelgro3en linken Oberschenkelknochen entspricht. Laut
Angaben des Herstellers entsprechen die mechanischen Eigenschaften denen eines nicht

osteoporotischen Knochens.

a-45mm / b-45mm / c¢-31lmm / d-135° / e-27mm / f-74mm / g-13mm

(Abb. 4.1: Composite Femur 3303, Medium Left Third-Generation Femur, Pacific Research
Laboratories Inc. ( Sawbones® )
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4.1.2 Gepriifte Implantate

Bei den gepriiften Implantaten handelt es sich um intramedulldre Hiiftgleitschrauben-
Systeme, welche jeweils aus einem Marknagel, einer Schenkelhalsschraube und einer oder
zwei distalen Verriegelungsschrauben bestehen. Manche Systeme verwenden eine zusétzliche
Schenkelhalsschraube oder einen Stift zur Sicherung der Rotationsstabilitit des proximalen

Fragmentes. Die folgenden Implantate wurden untersucht:

Trochanteric Gamma® Nail (TGN) (Stryker)

¢ Proximaler Femurnagel (PFN®) (Synthes)

e Targon® PF (B. Braun)

¢ Intertrochanteric/Subtrochanteric Nail (ITST®) (Zimmer)
° Intrasys® (Zimmer)

e Platon® (Tantum AG)

Der ITST wurden den biomechanischen Untersuchungen jeweils mit und ohne
Antirotationsschraube unterzogen, so dass sieben Testgruppen mit je fiinf Implantaten
resultierten. In der Folge werden die Systeme niher vorgestellt. Die Abbildungen zeigen die
Implantate in der Version, welche in der Priifung eingesetzt wurde. Die in den
Untersuchungen verwendeten Materialien und Mafle sind in den Tabellen jeweils

unterstrichen.
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4.1.2.1 Trochanteric Gamma® Nail (TGN)

(Abb. 4.2: Trochanteric Gamma® Nail)

Trochanteric Gamma Nail (TGN)

Material Orthinox (Stahllegierung)

Marknagel 180 mm, @ proximal 16 mm, distal 11 mm
Schenkelhalstragschraube 70-130 mm, @ 12 mm

Mediolaterale Biegung 4° valgisch

CCD-Winkel 125, 130 und 135°

Antirotationskomponente Verriegelungsbolzen

Distale Verriegelung nur statisch moglich, 1 Schraube, @ 6,28 mm

Tab. 4.1: Implantateigenschaften TGN, Quelle: Firmenprospekt, ©Stryker 2004

Auf die Modifikationen der zweiten Generation des Gamma-Nagels wurde in Kapitel 3.2.2
bereits ausfiihrlich eingegangen. Die Grundziige des Implantates — ein kurzer Stahlmarknagel
und eine kriéftige Schenkelhalstragschraube — blieben erhalten. Der Verriegelungsbolzen am
proximalen Nagelende sichert zum einen die Rotationsstabilitit der Schenkelhalsschraube,

zum anderen limitiert er deren Migration nach medial.

- 40 -



4.1.2.2 Proximaler Femurnagel (PFN®)

(Abb. 4.3: Proximaler Femurnagel)

_Proximaler Femurnagel PFN)

Material Titanlegierung TAN (Ti-6Al-7Nb) oder Stahl
Marknagel 240 mm, @ proximal 17 mm, distal 10/11/12 mm
Mediolaterale Biegung 6° valgisch

CCD-Winkel 130°

Schenkelhalstragschraube 80-120 mm, @ 11 mm

Antirotationskomponente Hiiftgleitschraube, 75-120 mm, @ 6,5 mm
Distale Verriegelung 1 Schraube, @ 4,9 mm, statisch oder dynamisch

Tab. 4.2: Implantateigenschaften PFN
Quelle: Firmenprospekt, © Mathys Medizinaltechnik AG 2004

Auch die Charakteristika des Proximalen Femurnagels wurden bereits nidher besprochen
(Kapitel 3.2.3). Hauptmerkmale des Implantats sind die zweite Schenkelhalsschraube, die
Titanlegierung und das im Vergleich zum TGN ldngere und schmilere distale
Marknagelende. Die Schenkelhalsschrauben wurden an der Basis verbreitert, um den
Gleitvorgang im Nageldurchtrittsloch zu bremsen. Diese MafBnahme wirkt dem Z-Effekt
entgegen. Eine weitere Innovation des PFN war die Moglichkeit der axial dynamischen

Verriegelung, welche von anderen Herstellern aufgegriffen wurde.
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4.1.2.3 Targon® PF

(Abb. 4.4: Targon PF)

Targon PF

Material Titanlegierung Ti-6Al-4V

Marknagel 180 oder 220 mm, @ proximal 16,5 mm, distal 10-14 mm
Mediolaterale Biegung 7° valgisch

CCD-Winkel 125, 130 und 135°

Schenkelhalstragschraube 70 mm, Traghiilse 50-100 mm, @ 7 bzw. 11 mm
Antirotationskomponente Antirotationsstift, 55-110 mm Linge, @ 5 mm

Distale Verriegelung 1 Schraube, statisch oder dynamisch

Tab. 4.3: Implantateigenschaften Targon PF,
Quelle: Firmenprospekt, © 2006 B. Braun Melsungen AG

Die Konstruktion des Targon PF, der nur aus Titan erhiltlich ist, weist einige Besonderheiten
auf. Statt einer zweiten Schraube wird zur Sicherung der Rotationsstabilitit des proximalen
Fragments ein Stift eingefiihrt. Das Konzept der im Marknagel gleitenden Hiiftschraube
wurde iiberarbeitet. Die Tragschraube besteht aus zwei Teilen, einer Traghiilse und einer mit

7 mm Durchmesser relativ diinnen Schraube (Abb. 4.5).
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(Abb. 4.5: Zweiteilige Schenkelhalsschraube und Antirotationspin bei Targon PF)

Anders als bei den anderen getesteten Implantaten findet der Gleitvorgang nicht im
Nagelloch, sondern in der Traghiilse statt. Sowohl der Antirotationsstift als auch die
Traghiilse sind fest in einem Gewinde im Nageldurchtritt verankert. Dadurch soll das Risiko
eines Schraubenausbruchs aus dem Femurkopf verringert werden, ohne dass es zur lateralen
Protrusion der Schraube kommt. Laut Angaben des Herstellers ist bei isolierten
subtrochantéren Frakturen der alleinige Einsatz einer langen Traghiilse ausreichend, so dass

auf Kopfschraube und Antirotationsstift verzichtet werden kann.

Das Risiko intra- und postoperativer Schaftfrakturen soll, dhnlich wie beim PFN, gemindert
werden, indem die Elastizitidt des distalen Nagelendes erhoht wurde. Zum einen liegt dies im
Material begriindet, zum anderen ist der Marknagel mit 220 mm lénger als etwa der des
Gamma-Nagels. Auflerdem ist das distale Profil durch eine doppelte Nutung H-férmig, was

die Elastizitit erhohen und den Druckausgleich im Markraum erleichtern soll.
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4.1.2.4 Intertrochanteric/Subtrochanteric Nail (ITST®)

(Abb. 4.6 und 4.7: ITST mit bzw. ohne Antirotationsschraube)

Intertrochanteric/Subtrochanteric Nail ITST)

Material Stahllegierung 22-13-5

Marknagel 180 mm, @ proximal 17 mm, distal 10-15 mm
Mediolaterale Biegung 4° valgisch

CCD-Winkel 130°

Schenkelhalstragschraube 70-120 mm, @ 11 mm
Antirotationskomponente Nagelkappe bzw. Antirotationsschraube
Distale Verriegelung 1 Schraube, @ 4,5-5,5 mm

Tab. 4.4.: Implantateigenschaften ITST, Quelle: Firmenprospekt, © 2002 Zimmer, Inc.

Das Design des ITST dhnelt stark dem des Gamma-Nagels, es besteht jedoch die Méglichkeit
der Insertion einer zweiten Schenkelhalsschraube. In Abhingigkeit von der erwiinschten
Wirkung stehen verschiedene Nagelkappen zur Verfiigung. Wird die Antirotationsschraube
eingesetzt, wird das proximale Nagelende lediglich verschlossen, wie dies auch bei anderen
Implantaten mit zweiter Schenkelhalsschraube iiblich ist, um ein kndchernes Einwachsen zu
verhindern. Ansonsten fungiert die Kappe wie beim TGN als Bolzen, welcher in eine der
Liangsrillen auf der Schenkelhalsschraube eingesetzt wird. Je nach Linge des Bolzens kann so
der Gleitvorgang gebremst oder auch vollstidndig blockiert werden. Die Antirotationsschraube

ist wie beim PFN lateral verbreitert, um dem Z-Effekt entgegenzuwirken. Da die
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Tragschraube keine solche Schulter hat, wird eine mediale Protrusion nur verhindert, wenn
ein Verriegelungsbolzen eingesetzt wird, nicht aber bei Verwendung einer zweiten Schraube.

Der (seltenere) umgekehrte Z-Effekt kann also theoretisch weiter auftreten.

4.1.2.5 Intrasys®

(Abb. 4.8: Intrasys® )

Material stickstoffhaltiger Stahl Protasul®-S30 oder Titanlegierung
Protasul®-100

Marknagel 215 mm, @ proximal 17 mm, distal 10-13 mm (11 mm)

Mediolaterale Biegung 4°

CCD-Winkel 125-135°

Schenkelhalstragschraube  80-120 mm, @ 12 mm
Antirotationskomponente ~ Antirotationsschraube, @ 4 mm, 70-120 mm lang
Distale Verriegelung 1 oder 2 Schrauben, @ 4,9 mm, statisch oder dynamisch

Tab. 4.5: Implantateigenschaften Intrasys, Quelle: Firmenprospekt, © 2005 Zimmer, Inc.
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Die Antirotationsschraube des Intrasys ist mit einem Durchmesser von nur 4 mm auffillig
schmal. Beide Schenkelhalsschrauben kénnen in medialer und lateraler Richtung ungebremst
gleiten, wodurch Z-Effekte nicht sicher ausgeschlossen werden konnen. Das distale Ende des
Marknagels ist geschlitzt (Abb. 4.9). Diese Form ermoglicht zum einen die dynamische

Verriegelung, zum anderen werden Spannungsspitzen im Bereich der Nagelspitze reduziert.

(Abb. 4.9: Distales Nagelende bei Intrasys)

4.1.2.6 Platon®

(Abb. 4.10: Platon®)
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Material hoch stickstofflegierter Implantatstahl nach DIN ISO 5832-9
Marknagel 190 mm, @ proximal 17,5 mm, distal 11 mm

Mediolaterale Biegung 4°

CCD-Winkel 125-130°

Schenkelhalstragschraube ~ 75-120 mm, @ 12 mm
Antirotationskomponente ~ Antirotationsclip, 85 mm, @ 4 mm oder Arretierungsschraube
Distale Verriegelung statisch oder dynamisch, 1 Schraube, @ 6,2 mm

Tab. 4.6: Implantateigenschaften Platon, Quelle: Firmenprospekt, © Tantum AG 2002

Ahnlich wie beim Targon PF wird als Rotationsschutz statt einer zweiten Schraube ein Stift in
den Schenkelhals eingefiihrt. Das Ende dieses Stifts ist jedoch nicht spitz, sondern lduft flach
aus, was dem ,,Knife effect” entgegenwirken konnte. Eine Lasche, mittels welcher der so
genannte AR-Clip mit der Tragschraube verbunden ist, begrenzt den Gleitvorgang nach
medial (Abb. 4.11). Zudem ermoglicht sie nur gleichsinnige Bewegungen der beiden
Schenkelhalselemente, Z-Effekte konnen also nicht auftreten. Im Gegensatz zum Targon PF
wird eine gemeinsame laterale Protrusion beider Komponenten jedoch nicht verhindert. Wie
bei den anderen Implantaten mit Zwei-Schenkelhalsschrauben-Design ist der Einsatz der
Antirotationskomponente fakultativ. Der Gleitvorgang der Schenkelhalsschraube kann durch

eine Arretierungsschraube gebremst werden.

wmmm”\\

(Abb. 4.11: Tragschraube und AR-Clip beim Platon-Nagel)
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4.2 Methoden

4.2.1 Vorbereitungen fiir die biomechanische Priifung

4.2.1.1 Einbringen des Osteosynthesematerials

Als erster Arbeitsschritt erfolgte das Einbringen des Osteosynthesematerials in den noch
intakten Kunststoffknochen. Dieses Vorgehen eriibrigt eine Reposition und ldsst sich somit
einfach standardisieren. Es wurde in dhnlicher Weise bereits erfolgreich angewendet (Gotze et
al. 1998, Mahomed et al. 1994, Pugh et al. 1998). Bei Insertion der Implantate wurden
ausschlieBlich die dafiir vorgesehenen Instrumente verwendet, die jeweiligen
Operationsanleitungen wurden befolgt. Wie auf Abb. 4.1 (S. 38) zu erkennen ist, verfiigen die
verwendeten Kunststoffknochen iiber einen Markkanal von 13 mm Weite, welcher sich von
der Trochanterregion bis zum distalen Ende des Knochens erstreckt. Diese Eigenschaft
ermoglichte den Verzicht auf die Aufbohrung des Markkanals vor Einfithrung der
Femurnigel. Aufgrund des schmileren Durchmessers der Nigel lésst sich dies auch in vivo

heute in den meisten Fillen realisieren.

Die distale Verriegelung lédsst sich bei PFN, Targon PF, Platon und Intrasys statisch und
dynamisch durchfiihren, fiir instabile Frakturen wird die statische Verriegelung empfohlen.
Da die im Anschluss vorgenommene pertrochantire Osteotomie eine instabile Fraktur
simuliert, wurde eine statische Verriegelung gewéhlt. ITST und TGN bieten die Moglichkeit

der dynamischen distalen Verriegelung nicht.

Zur besseren Vergleichbarkeit des Einflusses des Rotationsschutzes wurden beim
Intertrochanteric/Subtrochanteric Nail (ITST) jeweils fiinf Osteosynthesen mit und ohne
Einsatz der Antirotationsschraube durchgefiihrt. Im Rahmen der Insertion eines Intrasys-
Marknagels kam es zur Beschiddigung des Kompositknochens. Da der Schaden zu
fehlerhaften Ergebnissen der biomechanischen Untersuchungen gefiihrt hétte, wurde von
einer Priifung dieses Objekts abgesehen. Die Versuchsgruppe bestand somit aus vier statt fiinf

Exemplaren.
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4.2.1.2 Suprakondylire Osteotomie

In Vorbereitung auf die fiir die Priifvorrichtung erforderliche Finzementierung des distalen
Femur wurde zunichst eine quere Osteotomie 8 cm proximal des distalen Endes des medialen

Femurkondylus vorgenommen (Abb. 4.12).

(Abb. 4.12: Versuchsobjekt nach suprakondylirer Osteotomie)

4.2.1.3 Frakturmodell

Die Fraktursimulation erfolgte unter Verwendung einer oszillierenden Sidge durch eine
hinsichtlich des Verlaufs durch folgende Punkte definierte Osteotomie (Abb. 4.13):

e Spitze des Trochanter minor

e C(rista intertrochanterica

e Mittelpunkt des Trochanter major

(Abb. 4.13: Osteotomie zur Simulation einer instabilen pertrochantiren Fraktur)
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Um instabile mechanische Bedingungen zu schaffen, wurde hierbei ein 7 mm breiter
Osteotomiespalt erzeugt. Die Kraftiibertragung kann bei offenem Spalt lediglich iiber die
Osteosynthese erfolgen, wie es auch bei der instabilen Fraktur der Fall ist. Im Bereich des
ADAMS-Bogens wurde dieser Spalt auf 10 mm erweitert, damit auch nach Gleitvorgang der
Schenkelhalsschraube noch eine mediale Instabilitéit besteht. Ein dhnliches Vorgehen wihlten
bereits FRIEDL und CLAUSEN (2001) und GOTZE et al. (1998) zur Simulation einer 31-A2-
Fraktur mit komplettem medialem Kortikalisdefekt. Die gewéhlte Osteotomie erlaubt eine

Rotation des Kopf-Hals-Fragments um die Achse der Schenkelhalsschraube(n).

4.2.1.4 Priifmaschine

Samtliche biomechanische Untersuchungen wurden mit der Universalpriifmaschine Z010 der
Fa. Zwick durchgefiihrt (Abb. 4.15). Die Implantate eines Typs wurden jeweils in zufilliger
Reihenfolge getestet. Jeder Kompositknochen war durch einen Aufdruck auf der anterioren

Fliache des Schaftanteils eindeutig gekennzeichnet (Abb. 4.14).

(Abb. 4.14.: Kennzeichnung der Kunststoffknochen)

-50-



(Abb. 4.15: Materialpriifmaschine Z010, Fa. Zwick, Ulm)

Distal wurden die suprakondylidr osteotomierten Kunststofffemora in Anlehnung an GOTZE
und Mitarbeiter (1998) in einem zylindrischen Halteapparat in Zement der Marke Technovit
3040 eingebettet. Die gewéhlte Hohe der Halteapparate erlaubte bei jedem der untersuchten
Osteosynthesemodelle eine Beobachtung eventueller Femurschaftfrakturen im Bereich des
distalen Nagelendes. Die Einbettung wurde in Ubereinstimmung mit der DIN 58840 Teil 1 in
10° Adduktionsstellung des Femurschafts vorgenommen (Abb. 4.16). Aufgrund der
Messungen von BERGMANN (1997) zur Richtung der Hiiftgelenksresultierenden (¥ = 25°) im
Einbeinstand fithrten manche Arbeitsgruppen die axiale Belastungspriifung unter einem
Winkel von 25° durch (Gétze et al. 1998, Kaiser et al. 1997). Eine Krafteinleitung unter
einem derart hohen Winkel fiihrt jedoch zu einem unphysiologisch hohen Biegemoment im
Schaftbereich. Diese Diskrepanz liegt darin begriindet, dass der Tractus iliotibialis in vivo die
Biegebelastung reduziert, unter Testbedingungen fehlt dieser Kompensationsmechanismus

(Cristofolini et al. 1995, Huber-Wagner 2002).
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(Abb. 4.16: Einbettung in 10° Adduktionsstellung)
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4.2.2 Torsionspriifung

Ziel der Torsionspriifungen war eine bessere Vergleichbarkeit des Verhaltens der
verschiedenen Nageldesigns unter Torsionsbelastung. Besonderes Interesse lag hierbei in der
Fragestellung, ob die Implantate mit einem Rotationsschutz im Sinne einer zweiten
Schenkelhalsschraube Torsionsbelastungen im physiologischen Bereich hohere Widerstinde
entgegenbringen als diejenigen ohne zweite Schenkelhalsschraube. Als weitere
EinflussgroBen auf die Torsionssteifigkeit wurden das Implantatmaterial und die freie

Torsionsléinge untersucht.

4.2.2.1 Einfluss des Rotationsschutzes

Unter den getesteten Implantaten ist der Trochanteric Gamma Nail (TGN) das einzige mit
Ein-Schenkelhalsschrauben-Design. Alle anderen Implantate bieten die Moglichkeit der
Insertion einer zusitzlichen Schraube oder eines Stiftes zur Sicherung der Rotationsstabilitét.
Im Falle des Intertrochanteric/Subtrochanteric Nail (ITST) wurde in einer Versuchsgruppe
von der Moglichkeit Gebrauch gemacht wurde, auf den Einsatz einer zweiten Schraube zu

verzichten. Diese Option besteht prinzipiell bei allen Implantaten mit Rotationsschutz.

4.2.2.2 Einfluss des Implantatmaterials

Einige der getesteten Implantate sind sowohl als Edelstahl- als auch als Titanversion
erhiltlich (PFN, Intrasys). Der Targon PF ist nur aus Titan erhiltlich, wihrend ITST und
Platon nur in Edelstahl produziert werden. Beim TGN steht mit dem Gamma-Ti-Nagel seit
2001 eine Titanversion zur Verfiigung. In der vorliegenden Untersuchung wurden der

Proximale Femurnagel und der Targon PF in der Titanversion getestet.

Die fiir das Verhalten bei Torsion entscheidende Materialkonstante ist der Torsionsmodul,
welcher in der Regel mit dem Schubmodul gleichbedeutend ist. Beide beschreiben die
Elastizitit eines Korpers unter Torsion, zusammenfassend spricht man auch vom

Rigiditéitsmodull. Der Schubmodul von rostfreiem Stahl (73,1 GPa) ist fast doppelt so hoch

" Quelle: http://www.tiniusolsen.com/resource-center/mechanical-properties-M.html
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wie der von vanadiumhaltigen Titanlegierungen (42,1 GPa), die Elastizitit von
Titanimplantaten unter Torsion ist also hoher, damit den FEigenschaften des Knochens

dhnlicher’.

4.2.2.3 Einfluss der freien Torsionslinge

Die freie Torsionsldnge L von Marknigeln wird durch die Position der distalen Verriegelung
bestimmt. Sie beschreibt den Abschnitt des Femurschafts zwischen distaler Verriegelung und
unterer Einbettung bzw. in vivo dem distalen Ende des Knochens (Abb. 4.17, S. 56). Bei
groBerer freier Torsionsldnge ist theoretisch eine geringere Torsionssteifigkeit zu erwarten.

Dies ergibt sich aus der folgenden Gleichung (Krogel 1996):

Mt=¢-I,-G-n/L-180°

Mt — Torsionsmoment [Nm]

¢ — Torsionswinkel [°]

I, — polares Flichentrigheitsmoment [mm’]
G - Gleitmodul [N/mm®]

L — freie Torsionslinge [mm)]

Die Nagelldngen erstrecken sich von 180 mm (TGN, ITST) bis 240 mm (PFN). Fiir die freie
Torsionsldnge ist jedoch die Position der distalen Verriegelung entscheidend. So liegt T fiir
den PFN im Mittel bei 132 mm, beim deutlich kiirzeren Platon nur leicht dariiber (139 mm).
Dies ist aus der Tatsache zu erkldren, dass beim PFN die distale Verriegelung weiter von der
Nagelspitze entfernt vorgenommen wird als bei den Systemen mit kiirzeren Marknégeln.
Neben der Position der distalen Verriegelung wird L durch die Hohe der Halterung bestimmt.
GroBere Unterschiede bestehen nur zwischen verschiedenen Implantattypen, da die untere
Einbettung immer nach dem gleichen Schema durchgefiihrt wurde. Die Position der
suprakondyldren Osteotomie (Abb. 4.12, S. 49), die Grole der Aluminiumtopfe und die
verwendete Zementmenge wurden standardisiert. Die Ursache fiir kleinere Unterschiede
innerhalb der Gruppen ist in der Tatsache zu suchen, dass die Implantationstiefe des

Marknagels und somit die Position der distalen Verriegelungsschrauben leicht variieren kann.

% Quelle: http://homepages.which.net/~paul.hills/Materials/MaterialsBody.html
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Die mit Abstand geringste freie Torsionslinge wurde beim Intrasys gemessen. Bei diesem
Implantat wird ein relativ langer Marknagel mit weit distal sitzender Verriegelung eingesetzt.
Theoretisch miisste somit die Torsionssteifigkeit, also der Widerstand des Konstruktes gegen

eine Torsionsbelastung, entsprechend hoch sein.

Implantat Freie Torsionslinge [mm]

Trochanteric Gamma Nail (TGN) 134-148
Proximaler Femurnagel (PFN) 128-135
Targon PF 120-129
ITST ohne Antirotationsschraube 135-138
ITST mit Antirotationsschraube 126-130
Intrasys 109-115
Platon 132-144

(Tab. 4.7: Freie Torsionslingen der Implantate)

4.2.24 Versuchsaufbau

Die Ermittlung der Torsionssteifigkeit des Konstruktes erforderte eine Fixierung des
Femurkopfes mittels einer Zwingenkonstruktion. Eine dhnliche Konstruktion wurde bereits
erfolgreich von SWIONTKOWSKI et al. (1987) in Torsionsversuchen eingesetzt. Die Testobjekte
wurden ansteigenden Torsionsmomenten ausgesetzt, indem die distale Verankerung im Sinne

einer Innenrotation gegen den fest fixierten proximalen Abschnitt verdreht wurde (Abb. 4.17).

Am Anfang jedes Versuchs stand die Befestigung des distal eingebetteten Konstrukts auf
einer mit einer Wigezelle verbundenen Plattform. AnschlieBend wurde die
Zwingenkonstruktion durch Herunterfahren der Traverse der Priifmaschine in die korrekte
Position gebracht. Dabei ragte der Femurkopf in die Halterung hinein, so dass die vier
Zwingenschrauben am Kopf-Hals-Ubergang in die Kortikalis eingebracht werden konnten.
Vor Beginn der Torsionstests wurde jeweils die Nullstellung der Wégezelle exakt eingestellt.
Mithilfe einer Mikrometerschraube wurde in Schritten von 1 mm eine definierte Wegstrecke
zuriickgelegt. Die hierbei unter einem Hebelarm von (anfangs) 0,185 m angreifende Kraft
wurde durch die Wigezelle registriert. Uber einen Signalverstirker (Spider 8%) erfolgte die
Ubermittlung der Messwerte an einen mit dem Software-Paket Catman® ausgeriisteten

Computer. Aus Hebelarm und Wegstrecke wurde der Torsionswinkel errechnet. Da die Kraft
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tangential zur Kreisbahn angreift, wéchst ihr Hebelarm mit zunehmendem Torsionswinkel in

geringem Mal3e. Dies wurde in der Berechnung der Torsionsmomente beriicksichtigt.

(Abb. 4.17: Versuchsaufbau bei Torsionspriifung, Markierung zeigt freie Torsionslinge L)

Die Torsionssteifigkeit ergab sich durch Anwendung der folgenden Gleichung:

Torsionssteifigkeit [Nm/°] = AT/A0

T — Drehmoment [Nm]
0 — Torsionswinkel [°]

Unter Orientierung an den von BERGMANN und Mitarbeitern (1993) ermittelten
Torsionsmomenten in Stand und Gang wurden die Versuche bei 3-6 Nm abgebrochen, um das
Risiko eines Implantatversagens moglichst gering zu halten. Vor Testabbruch bestand bei
allen Testobjekten eine lineare Beziehung zwischen Torsionswinkel und erforderlichem
Torsionsmoment, was die Bestimmung der Torsionssteifigkeit der Konstrukte ermdéglichte.

Ein Beispiel der graphischen Darstellung zeigt Abb. 5.1 (S.62).
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4.2.3 Axiale Kompressionspriifung

Bei den axialen Druckversuchen wurde zunéchst die axiale Kompressionssteifigkeit ermittelt.
Die Versuche wurden dann bis zum Konstruktversagen fortgesetzt, was eine Bestimmung der
maximalen statischen Belastbarkeit der Implantate ermoglichte. Als zu untersuchende
Einflussgrofen ~ wurden  neben  der  Antirotationskomponente = Material  und
Widerstandsmoment gewihlt. Da die Steifigkeit der im Test eingesetzten Kunststoffknochen
als identisch anzusehen ist, bedingen die Steifigkeit der Implantate selbst und deren

Verankerung im Knochen das unterschiedliche Verhalten der Testobjekte.

4.2.3.1 Einfluss des Rotationsschutzes

Auch bei der Druckbelastungspriifung wurde der Einfluss des Rotationsschutzes untersucht.
Die Migration der Schenkelhalsschraube(n) aus dem proximalen Fragment (Cut-out-
Phinomen) wird durch eine mangelnde Rotationsstabilitit der Osteosynthese begiinstigt. Die
verschiedenen Antirotationsvorrichtungen sollen dies verhindern, konnen jedoch auch
Ursache eines Cut-out sein (,,Knife effect”, ,Z-effect). Eine Lockerung des
Osteosynthesematerials hat einen erniedrigten Widerstand gegeniiber der Kompression zur
Folge, die Steifigkeit des Konstruktes nimmt also ab. Sofern es durch die Lockerung zu einem
Versagen der Osteosynthese kommt, vermindert sich auch die maximale Belastbarkeit des

Testobjektes.

4.2.3.2 Einfluss des Implantatmaterials

Auch das Material des Implantats hat Einfluss auf die Kompressionssteifigkeit und die
maximale Kompressionsbelastbarkeit des Testobjekts. In der Versorgung trochantérer
Frakturen kommen verschiedene Titan- und Edelstahllegierungen zum Einsatz. In der
vorliegenden Arbeit wurden zwei Titanimplantate und vier Implantate aus Stahl gepriift.
Hierbei handelt es sich um verschiedene Legierungen, welche Tabelle 4.8 darstellt. Bei den
Stahlimplantaten handelt es sich um unterschiedliche rostfreie Stahllegierungen mit hohem
Stickstoffgehalt. Die FElastizitdtsmodule von Stahl, Titan, menschlichem Knochen und der

Kunsstoffknochen sind in den Tabellen 3.2 und 3.3 auf Seite 37 aufgefiihrt.
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Trochanteric Gamma Nail (TGN) Implantatstahl Orthinox

Proximaler Femurnagel (PFN) Titanlegierung TAN (Ti-6Al1-7Nb)

Targon PF Titanlegierung Ti-6Al-4V

Intertrochanteric/Subtrochanteric Nail (ITST) Stahllegierung 22-13-5
stickstoffhaltiger Stahl Protasul®-S30

Intrasys

(FeCr22Ni10Mn4Mo2NNb)

hoch stickstoffhaltiger Implantatstahl

Platon nach DIN ISO 5832-9
(Tab. 4.8: Implantatmaterialien)
4.2.3.3 Einfluss des Widerstandsmoments der Schenkelhalsschraube(n)

Da das Biegemoment M im Wesentlichen durch die intramedullire Lage des Krafttrigers
bestimmt wird, finden sich keine relevanten Unterschiede zwischen den gepriiften
Implantaten. Das Widerstandsmoment W hingegen hingt von der Querschnittsfliche der

Schenkelhalsschraube(n) ab und errechnet sich wie folgt (Friedl und Clausen 2001):

Widerstandsmoment W [mm3] =b-h’/6=4d%/6

b — Breite
h — Hohe
d — Durchmesser der Schenkelhalsschraube(n)

Wie Tabelle 4.10 zeigt, bestehen trotz des #@hnlichen Designs der Implantate zum Teil
deutliche = Unterschiede hinsichtlich der  Widerstandsmomente.  Relativ  grofle
Widerstandsmomente weisen neben dem Gamma-Nagel die Implantate Intrasys und Platon
auf, welche iiber kriftige Tragschrauben verfiigen. Beim Targon PF ist die Berechnung eines
einzigen Widerstandsmoments der Hiiftschrauben nicht moglich, da die Querschnittsfliche
aufgrund des Zusammenspiels aus Tragschraube und -hiilse nicht einheitlich ist. Den
geringsten Widerstand bringt das System im Bereich der mit 7 mm Durchmesser relativ
diinnen Tragschraube auf. Das Widerstandsmoment liegt in diesem Abschnitt deutlich unter

den Werten der anderen Implantate.
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Durchmesser der

Implantat St ke ) [ Widerstandsmoment [mm3]

TGN 12 288

PEN 11+6,5 221,8 + 45,8 = 267,6

Targon PF Tragschraube: 7 + 5 Tragschraube: 57,2 + 20,8 =78
Traghiilse: 11 + 5 Traghiilse: 221,8 + 20,8 = 242,6

ITST o. ARS 11 221,8

ITST mit ARS 11+7 221,8 +57,2=279

Intrasys 12+4 288 + 10,7 = 298,7

Platon 12+4 288 + 10,7 = 298,7

(Tab. 4.10: Widerstandsmomente der Krafttriger im Schenkelhalsbereich)

4.2.34 Versuchsaufbau

Proximal erfolgte die Ausiibung der axialen Druckbelastung zur Gewihrleistung einer freien
Beweglichkeit des Kopf-Hals-Fragments iiber ein frei schwebend aufgehingtes Kugelkissen
(Abb. 4.18).

(Abb. 4.18: Kugelkissen)

Durch diese Konstruktion wird wihrend der axialen Kompressionspriifung weder eine
Rotation noch eine Varusabkippung des proximalen Fragmentes blockiert. Distal wurde die

Halterung fest an die Priifmaschine montiert (Abb. 4.19).
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(Abb. 4.19: Aufbau bei axialer Belastungspriifung)

Die Belastung wurde ausgehend von O N kontinuierlich gesteigert. Dies erfolgte mit einer
Traversengeschwindigkeit ~ (Belastungsgeschwindigkeit) von 50 mm/min. Die
Kompressionssteifigkeit wurde nach der folgenden Gleichung durch eine lineare

Regressionsanalyse ermittelt.

Axiale Kompressionssteifigkeit [N/m] = AF/AL

F — Kraft [N]
L — Wegstrecke [m]

Zur Bestimmung der Belastbarkeit unter klinisch akzeptablen Bedingungen wurde in
Anlehnung an GOTZE et al. (1998) die Lingendifferenz, somit die Dislokation des Kopf-Hals-
Fragments nach kaudal, bei 20 mm limitiert. Auf diese Weise beendete entweder eine starke
Varusabkippung durch Biegung oder ein Konstruktversagen den Versuch. Neben der
maximalen Belastbarkeit interessierte vor allem der Mechanismus des Versagens. Aufgrund

der Priifordnung konnten alle denkbaren Formen des Konstruktversagens beobachtet werden.
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Dazu zdhlten im engeren Sinne das Cut-out-Phinomen der Schenkelhals- oder
Antirotationsschraube mit Varusabkippung des Kopf-Hals-Fragments, das Implantatversagen

sowie die Femurschaftfraktur im Bereich der distalen Verriegelung.

4.2.3.5 Entfernung und Begutachtung der Implantate

Nach Abschluss der Versuche wurden die Implantate aus den Kunststoffknochen ausgebaut
und auf Schiden beurteilt. Insbesondere Zeichen des drohenden oder bereits erfolgten
Implantatversagens sollten dokumentiert werden. In der klinischen Anwendung
intramedulldrer Implantate sind Implantatbriiche selten. Hiufiger hingegen kommt es zu
geringen Verbiegungen der Schenkelhals- und Verriegelungsschrauben, wodurch der
Gleitmechanismus der Schenkelhalsschraube(n) behindert werden kann. Letzteres begiinstigt
wiederum das Auftreten von Schraubenausbriichen. Nach Entfernung wurden die Implantate
gereinigt und auf Form und Funktionalitidt begutachtet. Dabei wurden der CCD-Winkel und
der mediolaterale Schaftwinkel kontrolliert und die Nagellocher auf ihre Durchgingigkeit

gepriift.

4.2.4 Statistische Auswertung

Die statistische Auswertung erfolgte unter Verwendung des Statistikprogrammes SPSS 12.0,
wobei die Medianwerte zum = Stichprobenvergleich herangezogen wurden. Zur
Signifikanzanalyse wurde zunéchst ein Vergleich aller Testgruppen mit dem Kruskal-Wallis-
Test durchgefiihrt. Wenn hierbei signifikante Unterschiede nachweisbar waren, wurde der
Mann-Whitney-Test zum Vergleich zweier unabhéngiger Stichproben durchgefiihrt. Zum
Vergleich der Ereignishdufigkeit wurde der Chi-Quadrat-Test verwendet. Statistische

Signifikanz wurde bei einer Irrtumswahrscheinlichkeit kleiner als 0,05 angenommen.
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5 ERGEBNISSE

Hinweis: Die Implantate werden in diesem Kapitel mit den folgenden Kiirzeln bezeichnet: TGN — Trochanteric
Gamma Nail, PFN — Proximaler Femurnagel, TAR — Targon PF, ITO — ITST ohne Antirotationsschraube, ITM
—ITST mit Antirotationsschraube, INT — Intrasys, PLA — Platon.

5.1 Torsionspriifung

Bei allen Testobjekten (n = 34) lie} sich eine lineare Beziehung zwischen Torsionswinkel 0
und erforderlichem Torsionsmoment T darstellen. Mittels einer linearen Regressionsanalyse

wurde die Torsionssteifigkeit ermittelt. Abb. 5.1 zeigt einen typischen Testverlauf.

Torsion INT 1048

Torsionsmoment in Nm
w
L

0 T T T T T T
0 0,5 1 1,5 2 25 3 3,5

Torsionswinkel in °

(Abb. 5.1: Torsionspriifung — Intrasys, Kunststoffknochen 1048)

Die fiir die Messungen maximal aufgebrachten Torsionsmomente lagen zwischen 1,92 (TGN
1037) und 6,4 Nm (PFN 1030). Wie geplant fiihrten die Torsionsversuche bei keinem der
Testobjekte zum Versagen. Da moglichst viele Objekte fiir die anschlieBende axiale
Belastungspriifung zur Verfiigung stehen sollten, wurden die Versuche abgebrochen, sobald
eine ausreichende Anzahl von Messwerten im linearen Bereich vorlag. Zielgrofe war also
nicht die maximale Torsionsbelastbarkeit, sondern die Torsionssteifigkeit. Bei Abbruch

zeigten sich bei keinem der Implantate Hinweise auf ein bevorstehendes Konstruktversagen.
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5.1.1 Vergleich der Torsionssteifigkeit nach Testgruppen

Die gemessenen Torsionssteifigkeiten lagen zwischen 0,44 (TGN 1037) und 2,07 Nm/° (PLA
1029). Signifikante Unterschiede zwischen den 7 Testgruppen waren nicht feststellbar (p =
0,19). Die hochste Torsionssteifigkeit wurde fiir den ITST mit Antirotationsschraube

bestimmt. Auffillig war die geringe Steifigkeit der Testobjekte der Gamma-Nagel-Gruppe.

TGN PFN TAR ITO I™ INT PLA

Median ,79 1,54 1,20 1,30 1,60 1,46 1,12
Minimum 44 1,01 1,07 ,98 1,08 ,90 ,85
Maximum 1,51 1,94 1,45 1,53 1,72 1,61 2,09
Mittelwert 91 1,49 1,24 1,30 1,50 1,36 1,28
Standardabw. ,44 .34 ,16 21 ,25 .34 ,48

(Tab. 5.1: Vergleich der Torsionssteifigkeit nach Testgruppen, Einheit: Nm/°)

2,10 *

1,80

Hl
-
I&

=}
©
o
]
o
o

*

l_

Torsionssteifigkeit [Nm/°]
$

o

o))

o
1

|

I I I I I I I
TGN PFN TAR ITO IT™ INT PLA

Testgruppe

0,30

(Abb. 5.2: Torsionssteifigkeit nach Testgruppen)
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5.1.2 Einfluss der Rotationsschutzes

Der Verlauf der pertrochantiren Osteotomie (Abb. 4.13, S. 49) ermoglichte eine Rotation des
Kopf-Hals-Fragments, welche lediglich durch die Osteosynthese verhindert werden konnte.
Fasst man die Torsionssteifigkeiten der Implantate mit und die derer ohne
Antirotationsschraube in zwei Gruppen zusammen (Abb. 5.3), zeichnet sich eine leichte

Uberlegenheit der Systeme mit Rotationsschutz ab (p = 0,076).

Median 1,23 1,37
Minimum 44 ,85
Maximum 1,53 2,09
Mittelwert 1,10 1,37
Standardabweichung ,38 ,32

(Tab. 5.2: Vergleich der Torsionssteifigkeit mit und ohne Rotationsschutz; Einheit: Nm/°)

2,10 -
1,80
F!
~~
£
<. 1,50 _1__
=
[} |
4
£ 1,20
[}]
i
[/)]
[72]
c
.© 0,90
® 1
S
)
|_
0,60
0,30
I I
ohne mit
Rotationsschutz

(Abb. 5.3: Einfluss des Rotationsschutzes auf die Torsionssteifigkeit)
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5.1.3 Einfluss des Implantatmaterials

Mit dem Targon PF und dem Proximalen Femurnagel standen in den Versuchen zwei
Titanimplantate vier Implantaten aus Edelstahl gegeniiber. Aufgrund des hoheren
Torsionsmoduls von Stahlkdrpern wére rein theoretisch eine groBere Torsionssteifigkeit der
Testobjekte mit Edelstahlimplantaten zu vermuten gewesen. Das belegen die
Versuchsergebnisse nicht — bei Medianwerten von 1,29 (Stahl) und 1,37 Nm/° (Titan) ist kein
statistisch relevanter Unterschied feststellbar (p = 0,597) (Abb. 5.4).

~ Stahlimplantate =~ Titanimplantate

Median 1,29 1,37
Minimum ,44 1,01
Maximum 2,09 1,94
Mittelwert 1,26 1,37
Standardabweichung 38 ,29

(Tab. 5.3: Vergleich der Torsionssteifigkeit bei Stahl- und Titanimplantaten; Einheit: Nm/°)

2,10 —_

1,80

E

Torsionssteifigkeit [Nm/]
T T

L
o2}
T

0,30

Stahl Titan
Material

(Abb. 5.4: Einfluss des Implantatmaterials auf die Torsionssteifigkeit)
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5.14 Einfluss der freien Torsionslinge

Im Falle hochinstabiler Frakturen mit ausgedehnten Defektzonen trigt das
Osteosynthesematerial wihrend der Frakturheilung nahezu die gesamte Last. Dies gilt auch
fiir die Torsionsbelastung. Bei den getesteten Marknégeln erfolgt die Spannungsiibertragung
distal im Wesentlichen iiber die Verriegelungsschraube. Je weiter distal sich die Verriegelung
befindet, desto grofer ist der Einfluss des Metallimplantats auf die Torsionssteifigkeit des
Gesamtobjekts. Der Abstand des distalen Verriegelungsbolzens zur Einbettung im Zement
wird als freie Torsionslinge bezeichnet, da in diesem Bereich eine freie Torsion des
Knochens moglich ist (Abb. 4.17, S. 56). Da die Rigiditét des isolierten Metallimplantats
hoher ist als die des Knochens, ist bei Implantaten mit einer geringeren freien Torsionslédnge

theoretisch eine hohere Steifigkeit des Testobjekts zu erwarten.

2104 Testgruppe
’ O TGN
o) (O PFN
TAR
1,80 O 110
& IT™
E S ol
<. 1,50 o PLA
= o
3 (@]
S o Ogy
£ 1,20 ©
()
et
?
c o
.S 0,90 o
o
5 o
=
0,601 o
o
0,30
T T T T T
110 120 130 140 150

Torsionslange [mm]

(Abb. 5.5: Einfluss der freien Torsionsldnge L auf die Torsionssteifigkeit)

In den durchgefiihrten Torsionsuntersuchungen lies sich dieser theoretische Zusammenhang
bei einem niedrigen Pearson’schen Korrelationskoeffizienten r von -0,224 (p = 0,204) nicht
darstellen (Abb. 5.5). Eine Ableitung der Torsionssteifigkeit aus der freien Torsionslénge ist

also nicht moglich.
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5.2 Axiale Kompressionspriifung

Anders als die Torsionspriifung wurde die Kompressionspriifung bis zum Konstruktversagen
durchgefithrt. Zuvor lieB sich bei allen Objekten eine lineare Beziehung zwischen
aufgebrachter Kraft und zuriickgelegter Wegstrecke darstellen, welche dem Bereich der
elastischen Verformung der Objekte entspricht. Die Kompressionssteifigkeit wurde aus diesen

Werten mittels einer linearen Regressionsanalyse ermittelt.

| Axiale Kompression ITO 1062
& SR — .rwﬂ
30001; e 1
> 2000 }
£
=
; |
|
1000 !
i
T
0 ___.;+_, p—t L...
0 5 10 15 20
Dehnung in mm

(Abb. 5.6: Kompressionspriifung ITST ohne Antirotationsschraube - Kunststoffknochen 1062;
Ereignis: Femurschaftfraktur)

~ Axiale Kompression PFN 1053
2500
2000 |
Z 1500 | /’/
5§ 1 /
g ]
1000 - /
I /
500 -+ ,
o I v v v e
0 5 10 15 20
Dehnung in mm

(Abb. 5.7: Kompressionspriifung Proximaler Femurnagel - Kunststoffknochen 1053;
Ereignis: Schraubenausbruch aus dem Hiiftkopf)
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Jeder Versuch wurde bei einer Traversenwegstrecke von 20 mm beendet. Regelmiflig kam es
vorher zum Versagen der Testobjekte. Meist geschah dies durch eine starke Varusabkippung
des Kopf-Hals-Fragments in Verbindung mit einem Schraubenausbruch aus Hiiftkopf oder
Schenkelhals, seltener durch eine Schaftfraktur im Bereich der distalen Verriegelung. Die
Abbildungen 5.6 und 5.7 zeigen die graphische Darstellung typischer Testverldufe bei diesen
Ereignissen. Bei Auftreten einer Femurschaftfraktur zeigte sich typischerweise ein rapider
Abfall der gemessenen Kraft vom Maximalwert aus. Bei Schraubenausbriichen aus dem
proximalen Fragment war hingegen oft ein weiterer Anstieg der Kraft nach dem Ereignis

messbar.
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5.2.1 Axiale Kompressionssteifigkeit

5.2.1.1 Vergleich der Kompressionssteifigkeit nach Testgruppen

Bei insgesamt groen Unterschieden wurden die hochsten Kompressionssteifigkeiten bei den
Implantaten Platon und Intrasys gemessen. Die Messwerte der restlichen Implantate waren

signifikant niedrigerer (p < 0,05).

TGN PFN TAR ITO IT™ INT PLA

Median 272,47 39333 26552 35940 360,30 499,14 522,42
Minimum 201,57 373,35 237,29 33320 22781 473,76 460,43
Maximum 38843 400,70 288,49 423,89 45831 530,59 650,23
Mittelwert 29784 388,86 260,96 366,68 363,57 500,66 536,56
Standardabw. 7586 10,96 22,04 37,69 9349 26,14 69,44

(Tab. 5.4: Vergleich der Kompressionssteifigkeit nach Testgruppen; Einheit: N/mm)

700,00
*
600,00
—
500,00

400,00
: —

300,00

Kompressionssteifigkeit [N/mm]

200,00

T T T T T T T

TGN PFN TAR ITO ITM INT PLA
Testgruppe

(Abb. 5.8: Kompressionssteifigkeit nach Testgruppen)

- 69 -




5.2.1.2 Einfluss des Rotationsschutzes

Die groBten Kompressionssteifigkeiten weisen mit den Systemen Platon und Intrasys
Implantate auf, welche iiber eine Antirotationsschraube bzw. einen Antirotationsstift
verfiigen. Der Targon PF jedoch, ebenfalls ein Implantat mit Rotationsschutz, brachte der
Kompression deutlich weniger Widerstand entgegen. Im Gesamtvergleich scheinen
Implantate mit einer zweiten Schenkelhalsschraube eine groflere Kompressionssteifigkeit
aufzuweisen (p = 0,054). Stellt man die beiden ITST-Testgruppen (mit und ohne
Schenkelhalsschraube) gegeniiber, zeigen sich jedoch nur geringe Unterschiede (p = 0,917).

Implantate ohne RS Implantate mit RS

Median 347,21 397,74
Minimum 201,57 227,81
Maximum 423,89 650,23
Mittelwert 332,26 407,60
Standardabweichung 67,12 111,68

(Tab. 5.5: Vergleich der Kompressionssteifigkeit mit und ohne Rotationsschutz;
Einheit: N/mm)

700,00

600,00

500,00

400,00 |

300,00

Kompressionssteifigkeit [N/mm]

200,00 —

I I
ohne mit

Rotationsschutz

(Abb. 5.9: Einfluss des Rotationsschutzes auf die Kompressionssteifigkeit)
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5.2.1.3 Einfluss des Implantatmaterials

Aufgrund des hoheren Elastizititsmoduls von Edelstahl im Vergleich zu Titanlegierungen
wurde eine hohere Steifigkeit bei den Testobjekten mit Stahlimplantaten erwartet. Listet man
die Ergebnisse beider Materialien gegeneinander auf, zeichnet sich eine Uberlegenheit der

Stahlimplantate ab (Abb. 5.10). Dieser Unterschied ist jedoch nicht signifikant (p = 0,064).

Stahlimplantate Titanimplantate

Median 406,16 330,92
Minimum 201,57 237,29
Maximum 650,23 400,70
Mittelwert 409,41 327,91
Standardabw. 110,53 66,31

(Tab. 5.6: Vergleich der Kompressionssteifigkeit von Stahl- und Titanimplantaten;
Einheit: N/mm)

700,00

600,00

500,00

300,00

Kompressionssteifigkeit [N/mm)]

200,00 e

Stahl Titan
Material

(Abb. 5.10: Einfluss des Implantatmaterials auf die Kompressionssteifigkeit)
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5.2.14 Einfluss des Widerstandsmoments der Schenkelhalsschraube(n)

Die Widerstandsmomente der getesteten Implantate sind in Tab. 4.10, S. 59 aufgefiihrt. Beim

Targon PF ist das Widerstandsmoment der diinnen Tragschraube fiir die Belastung

limitierend, daher wurde es fiir den Vergleich herangezogen.

Werden die Widerstandsmomente den gemessenen axialen Kompressionssteifigkeiten

gegeniibergestellt, zeigt sich das folgende Bild (Abb. 5.11):

700,00

600,00

500,00

400,00

300,00

Kompressionssteifigkeit [N/mm]

200,00

OO0 O

o

@D

(Abb. 5.11: Einfluss des Widerstandsmomentes auf die Kompressionssteifigkeit)

Der Pearson’sche Korrelationskoeffizient zeigt mit 0,552 eine geringe lineare Abhéngigkeit
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von Widerstandsmoment und Kompressionssteifigkeit an (p = 0,001).
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5.2.2 Maximale Belastbarkeit bei axialer Kompression

5.2.2.1 Vergleich der maximalen Belastbarkeit nach Testgruppen

Die axialen Belastbarkeiten der Testgruppen sind in Abb. 5.12 gegeniibergestellt. Die
Implantate Intrasys und ITST ohne Antirotationsschraube tolerierten die hdchsten axialen

Kompressionsbelastungen. Die Belastbarkeit liegt signifikant iiber der der restlichen

Implantate (p < 0,05).

TGN PFN TAR ITO I™ INT PLA

Median 1989,38 2331,88 235796 3221,84 2100,01 3189,71 2570,03
Minimum 1149,18 1899,59 1204,05 3127,14 182430 2837,04 1970,56
Maximum 2887.95 2769.19 2483,43 337569 2668,88 3222,00 3147,70
Mittelwert 204498 233181 2056,67 3222,60 2237,07 3109,61 2532,95

Standardabw. 704,82 368,59 533,08 101,21 357,91 183,95 477,28

(Tab. 5.7: Vergleich der maximalen Kompressionsbelastbarkeit nach Testgruppen;
Einheit: N)

3500,00
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Testgruppe

(Abb. 5.12: Maximale Kompressionsbelastbarkeit nach Testgruppen)
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5.2.2.2 Einfluss des Rotationsschutzes

In den Untersuchungen liel sich kein signifikanter Unterschied der Belastbarkeit der
Implantate mit und ohne Antirotationskomponente nachweisen (p = 0,226) (Abb. 5.13). Im
direkten Vergleich der beiden ITST-Testgruppen zeigt sich jedoch eine signifikant hohere
Belastbarkeit des Implantates bei Verzicht auf die Antirotationsschraube (p = 0,009).

Implantate ohne RS Implantate mit RS

Median 3007,55 2428,22
Minimum 1149,18 1204,05
Maximum 3375,69 3222,00
Mittelwert 2633,79 2426,29
Standardabw. 781,38 512,31

(Tab. 5.8: Vergleich der maximalen Kompressionsbelastbarkeit bei Implantaten mit und ohne
Rotationsschutz; Einheit: N)
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(Abb. 5.13.: Einfluss des Rotationsschutzes auf die Kompressionsbelastbarkeit)
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5.2.2.3 Einfluss des Implantatmaterials

In den Untersuchungen hielten die Stahlimplantate signifikant hoheren Belastungen stand als

die Titanimplantate (p = 0,049) (Abb. 5.14).

Stahlimplantate Titanimplantate

Median 2741,20 2344,92
Minimum 1149,18 1204,05
Maximum 3375,69 2769,19
Mittelwert 2609,44 219424
Standardabw. 616,77 455,75

(Tab. 5.9: Vergleich der maximalen Kompressionsbelastbarkeit bei Stahl- und
Titanimplantaten, Einheit: N)
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(Abb.5.14: Einfluss des Implantatmaterials auf die Kompressionsbelastbarkeit)
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5.2.24 Einfluss des Widerstandsmoments der Schenkelhalsschraube(n)

Eine lineare Beziehung zwischen dem Widerstandsmoment der Schenkelhalsschraube(n) und

der Belastbarkeit der Testobjekte lief} sich nicht nachweisen (r = 0,179, p = 0,312).

3500,00 Testgruppe
o 8TGN
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8 Q
o o TAR
3000,00 O1mo
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o ° O INT
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2500,00— 0
Z s
= o
®©
£
L 2000,00 %0
o
o
1500,00
o)
1000,00

| | | | | |
50,0 100,0 150,0 200,0 250,0 300,0

Widerstandsmoment [mm?3]

(Abb. 5.15: Einfluss des Widerstandsmoments auf die Kompressionsbelastbarkeit)
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5.2.3 Mechanismen des Konstruktversagens

Bei den Kompressionsversuchen lieBen sich zwei wesentliche Versagensmodi beobachten —
periprothetische Femurschaftfrakturen und Schraubenausbriiche aus Femurkopf und
Schenkelhals in Verbindung mit einer Varusabkippung des proximalen Fragmentes (Abb. 5.16
und 5.17). Diese konnten gemeinsam oder isoliert auftreten. Die Abbildungen 5.6 und 5.7 (S.

67) illustrieren den grundlegend unterschiedlichen Testablauf.

(Abb. 5.16: Schraubenausbruch im Sinne eines ,, Knife effect bei PFN 1033)

(Abb. 5.17: Schaftfraktur bei ITO 1054)
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Bei der Hiufigkeit der jeweiligen Versagensmechanismen gab es deutliche Unterschiede
zwischen den Testgruppen (Abb. 5.18 und 5.19). Schraubenausbriiche waren insgesamt
hiufiger als Schaftfrakturen. Die Héufigkeit dieses Ereignisses in den einzelnen Gruppen
unterschied sich nicht signifikant (p = 0,14). In den Testgruppen PEN, ITST mit
Antirotationsschraube und Platon kam es bei jedem Test zu einem Schraubenausbruch aus
dem Kopf-Hals-Fragment. Bei den Femurschaftfrakturen bestanden signifikante Unterschiede
zwischen den Implantaten (p = 0,016). Am héufigsten kamen Schaftfrakturen beim ITST ohne
Antirotationsschraube und dem Intrasys vor, beim Platon-Nagel zeigte sich keine

Schaftfraktur.

0,6

0,2

Relative Haufigkeit Schraubenausbruch

0
I | I I I I I
TGN PFN TAR ITO IT™ INT PLA

Testgruppe

(Abb. 5.18: Relative Hdiufigkeiten von Schraubenausbriichen nach Testgruppen)
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Relative Haufigkeit Schaftfraktur

0
I I I I I I I
TGN PFN TAR ITO IT™ INT PLA
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(Abb. 5.19: Relative Hdiufigkeiten von Femurschaftfrakturen nach Testgruppen)

5.2.3.1 Einfluss des Rotationsschutzes
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(Abb. 5.20 und 5.21: Einfluss des Rotationsschutzes auf den Versagensmodus)
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Wie die Abbildungen veranschaulichen, waren Schraubenausbriiche bei Implantaten mit
Antirotationsschraube ~ signifikant  hdufiger als bei Implantaten ohne zweite
Schenkelhalsschraube (p = 0,027). Femurschaftfrakturen traten hingegen bei FEin-
Schenkelhalsschrauben-Design haufiger auf (p = 0,092) (Abb. 5.20 und 5.21).

Im direkten Vergleich des ITST mit und ohne Antirotationsschraube spiegelt sich diese
Beobachtung deutlich wider. Bei Verzicht auf die Antirotationsschraube waren Frakturen
signifikant hiufiger (p = 0,038). Wurde die zweite Schraube eingesetzt, zeigten sich hingegen
signifikant mehr Schraubenausbriiche (p = 0,038).

5.2.3.2 Einfluss des Implantatmaterials

In den Untersuchungen deutete sich eine hohere Belastbarkeit der Stahlimplantate an (Vgl
Abb. 5.14, S. 75). Schraubenausbriiche zeigten sich bei den beiden Materialien in etwa gleich
hiufig (p = 0,45). Schaftfrakturen waren bei Implantaten aus Stahl hingegen mehr als doppelt
so hiufig wie bei denen aus Titanlegierungen (45,8 vs. 20 %; p = 0,158) (Abb. 5.22 und 5.23).
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(Abb. 5.22 und 5.23: Einfluss des Implantatmaterials auf den Versagensmodus)
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5.2.3.3 Beziehung zwischen maximaler Belastbarkeit und Versagensmodus

Vergleicht man die Belastbarkeit der 13 Implantate, bei welchen eine Fraktur im Bereich der
distalen Verriegelung zum Konstruktversagen fiihrte, mit der der restlichen Testobjekte, zeigt

sich eine signifikant (p < 0,01) erhthte Maximalbelastung bei Auftreten einer Schaftfraktur.

Schaftfraktur Keine Schaftfraktur
Median 3127,14 2100,01
Minimum 2357,96 1149,18
Maximum 3375,69 3160,08
Mittelwert 2959,52 2195,01
Standardabw. 325,89 541,67

(Tab. 5.10: Belastbarkeit bei Auftreten und Nichtauftreten einer Schaftfraktur; Einheit: N)
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(Abb. 5.24: Vergleich der Belastbarkeit bei Auftreten und Nichtauftreten einer Schaftfraktur)
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5.2.4 Entfernung und Begutachtung der Implantate

Nach Abschluss der Untersuchungen wurden die Implantate aus den Kunststoffknochen
entfernt und begutachtet. Bei den meisten Implantaten wurden keine Zeichen der plastischen
Verformung entdeckt. Die CCD-Winkel und mediolateralen Schaftwinkel entsprachen jeweils
der Ausgangssituation. Materialbriiche kamen im gesamten Untersuchungsgut nicht vor. Bei
drei Implantaten der Testgruppe Targon PF (TAR 1052, 1061 und 1065) war die
Tragschraube im Bereich des Austrittes aus der Traghiilse verbogen, so dass ein Gleiten in der
Hiilse nicht mehr moglich war (Abb. 5.25 und 5.26). Ein Exemplar des Proximalen
Femurnagels (PFN 1030) wies eine Verbiegung im Bereich der distalen

Verriegelungsschraube auf (Abb. 5.27 und 5.28).

(Abb. 5.25 und 5.26.: Verbogene Tragschraube bei TAR 1061)

(Abb. 5.27 und 5.28: Verbogener Marknagel bei PFN 1030)
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6 DISKUSSION

6.1 Torsionspriifung

BERGMANN und Mitarbeiter (1993, 1995) stellten mithilfe instrumentierter
Hiifttotalendoprothesen fest, dass die Torsionsbelastung nach Hiiftgelenkersatz zu groflen
Spannungen im Knochen fiihrt, was eine Schaftlockerung nach sich ziehen kann. In ihren
Untersuchungen waren beim Gehen mit etwa 5 km/h maximale Torsionsbelastungen von 27,3
Nm messbar (in Transversalebene), beim Treppensteigen und unerwarteten Stolpern wurden

Werte von mehr als 35 Nm gemessen (bei einem Korpergewicht von 65 kg).

Auch in der intramedulliren Versorgung trochantirer Femurfrakturen ist eine grofe
Bedeutung der Torsionsbelastung bei Lockerungsvorgingen zu erwarten. Diese betreffen
methodenbedingt jedoch vor allem das Kopf-Hals-Fragment, wo es zu Schraubenausbriichen
nach kranial und zentral kommen kann. Diese Vorginge sind in verschiedenen Arbeiten
mittels statischer oder dynamischer axialer Belastung untersucht worden (Friedl et al. 1998,
Haynes et al. 1997, Tschoke 2001). Die Arbeitsgruppe um EHMKE (Ehmke et al. 2005,
Sommers et al. 2004) entwickelte ein multiplanares System zur Gangsimulation, welches die
Rotationsbelastungen miteinbezieht. Insgesamt scheint die Klingenstruktur der klassischen
Schraube im Widerstand gegeniiber einem Cut-out iiberlegen zu sein (Friedl et al. 1998,
Sommers et al. 2004, Strauss et al. 2006). Bei Schrauben sind groflere Durchmesser zu
bevorzugen. Vergleicht man Implantate mit einer und solche mit zwei

Schenkelhalsschrauben, so liegt die Migrationsschwelle bei letzteren hoher (Tschoke 2001).

Der Einfluss einer zweiten Schenkelhalsschraube wurde bereits im axialen
Dauerschwingversuch untersucht (Kubiak et al. 2004, Tschoke 2001). Die Messung der
Torsionssteifigkeit des Verbundes aus Implantat und Knochen, welche in der Untersuchung
von subtrochantiren und Schaftfrakturen von verschiedenen Arbeitsgruppen durchgefiihrt
wurde, stellt einen neuen Ansatz dar. Ziel der eigenen Versuche war festzustellen, ob sich die
Erkenntnisse aus den axialen Dauerschwingversuchen in der Torsionssteifigkeit des
Implantat-Knochen-Verbundes widerspiegeln. Dabei wurde die Torsionsbewegung um die
mechanische Achse des Femurs ausgefiihrt. Der Einfluss der Antirotationskomponente, des

Materials und der freien Torsionslinge wurde nidher untersucht.
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In der Literatur liegen lediglich Vergleichswerte aus Experimenten mit subtrochantdrem
Frakturmodell vor. Die von TENCER und Mitarbeitern (1984) sowie der Arbeitsgruppe von
PUGH (1998) bestimmten Werte liegen in einer Grolenordnung mit den eigenen Daten (7ab.
6.1). Auffillig ist die hohe Steifigkeit der extramedulliren Implantate (Tencer et al. 1984),
welche sich aus der langstreckigen bikortikalen Verankerung der Osteosynthese erklért. Bei
dem von der Arbeitsgruppe von PUGH getesteten Reconstruction nail der Firma Zimmer
handelt es sich um einen Verriegelungsmarknagel. Die zweite Generation des Nagels wird
dhnlich dem PFN proximal durch zwei Schrauben im Kopf-Hals-Fragment verankert,
wihrend die erste Generation nur eine schriag durch beide Trochanteren verlaufende Schraube

verwendet. Der Widerstand gegeniiber einer Torsion war beim Implantat der zweiten

Generation signifikant hoher (Pugh et al. 1998).

Referenz Implantat Torsionssteifigkeit [Nm/°] n
Tencer et al. 1984 Compression hip screw, 150° 2,5 5
(Fa. Zimmer)
95°-Winkelplatte (AO) 2,8 5
Pugh et al. 1998 Reconstruction nail, 1st generation 1,6 4
(Fa. Zimmer)
Reconstruction nail, 2nd generation 2,5 4

(Fa. Zimmer)

Vorliegende Arbeit  Trochanteric Gamma Nail (TGN) 0,9 5
Proximaler Femurnagel (PFN) 1,5 5
Targon PF 1,2 5
ITST ohne Antirotationsschraube 1,4 5
ITST mit Antirotationsschraube 1,5 5
Intrasys 1,4 4
Platon 1,3 5

(Tab. 6.1: Torsionssteifigkeiten bei per- und subtrochantdrem Frakturmodell. Die Werte der
Arbeiten von Pugh et al. 1998 und Tencer et al. 1984 entstammen Sdulendiagrammen.)

Bei den eigenen Ergebnissen iiberraschten die geringen Torsionssteifigkeiten, welche beim
TGN (Trochanteric Gamma Nail) gemessen wurden. Wenngleich insgesamt keine statistisch
signifikanten Unterschiede feststellbar waren, besteht doch ein auffiliger Abstand zu den

iibrigen Implantaten.
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Werden die Ergebnisse der Implantate mit (PFN, Targon PF, ITST mit Antirotationsschraube,
Intrasys, Platon) und derer ohne Rotationsschutz (TGN, ITST ohne Antirotationsschraube)
gegeniibergestellt, zeigt sich bei etwas hoheren Steifigkeiten der Implantate mit
Rotationsschutz (1,39 vs. 1,25 Nm/°) kein statistisch signifikanter Unterschied (p = 0,241). Im
direkten Vergleich des ITST mit und ohne Antirotationsschraube ist ebenfalls kein relevanter

Unterschied messbar (p = 0,465).

In der Literatur finden sich widerspriichliche Aussagen zum Einfluss einer zweiten
Schenkelhalsschraube auf die Festigkeit der Verankerung im proximalen Fragment: Wihrend
TSCHOKE (2001) einen hoheren Cut-out-Widerstand bei Zwei-Schenkelhalsschrauben-
Technik nachwies, zeigte sich in der Untersuchung von FRIEDL und CLAUSEN (2001) am
Kunststoffknochen im Vergleich zum Gamma- und Gleitnagel beim Proximalen Femurnagel
eine groBere Durchwanderungsstrecke und ein hoheres Cut-out-Risiko. Allerdings kam es in
dieser Untersuchung beim Gamma-Nagel — anders als beim PFN — allein durch eine axiale
Dauerschwingbelastung zu einer makroskopisch sichtbaren Rotation des proximalen
Fragmentes. KUBIAK und Mitarbeiter (2004), welche statische und zyklische Belastungstests
an gepaarten Humanpriparaten vornahmen, konnten zwischen Ein- und Zwei-
Schenkelhalsschrauben-Design hinsichtlich der Migrationstendenz der Schraube(n) keinen
signifikanten Unterschied feststellen. Auch in den eigenen Untersuchungen war kein
statistisch ~ relevanter Einfluss der Antirotationsschrauben und -stifte auf die

Torsionssteifigkeit des Gesamtkonstruktes messbar.

Das Implantatmaterial scheint fiir die Torsionssteifigkeit des Gesamtkonstrukts eine
untergeordnete Rolle zu spielen. Die Torsionssteifigkeiten der Testobjekte mit Stahl- (1,36
Nm/°; TGN, ITST mit und ohne Antirotationsschraube, Intrasys, Platon) und derer mit
Titanimplantaten (1,35 Nm/°; PFN, Targon PF) unterschieden sich nicht wesentlich.

Trotz sehr dhnlichem Design der getesteten Implantate ist die freie Torsionslinge sehr
verschieden. Die geringsten Abstinde zwischen distaler Verriegelung und Zement wurden
beim Intrasys gemessen (109-115 mm), die grofiten beim TGN (134-148 mm). Die vermutete
negative Korrelation zwischen der freien Torsionslinge und der gemessenen
Torsionssteifigkeit lie} sich nicht nachweisen (r = -0,224, p = 0,204). Zu diesem Schluss kam
auch KROGEL (1996), welcher die Torsionssteifigkeit des langen Gamma-Nagels (LGN) mit

der des Standard-Gamma-Nagels verglich.
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6.2 Axiale Kompressionspriifung

6.2.1 Kompressionssteifigkeit und maximale Belastbarkeit

In der Literatur finden sich zahlreiche biomechanische Studien, welche die intra- und
extramedulldre Osteosynthese trochantirer Femurfrakturen am Humanpriparat oder am
Kunststoffknochen miteinander vergleichen. In einigen Arbeiten werden zwei oder drei
intramedulldre Hiiftgleitschraubensysteme gegeniibergestellt. Die vorliegende Untersuchung
ermoglicht als erste den Vergleich von sechs verschiedenen intramedulldren Systemen unter
identischen Priifbedingungen. Tabelle 6.2 stellt die Ergebnisse aus der Literatur den eigenen
Messwerten gegeniiber. Dabei werden ausschlielich Ergebnisse aus Experimenten mit einem
instabilen pertrochantidren Frakturmodell aufgefiihrt. Die Zielgrofe der meisten Arbeiten ist

die maximale Belastbarkeit. Nur wenige Autoren fiihren die Kompressionssteifigkeit auf.

Im Rahmen einer umfangreichen biomechanischen Vergleichsstudie zwischen dem
Gleitnagel, der Dynamischen Hiiftschraube mit Trochanterstabilisierungsplatte, dem Gamma-
Nagel und dem PFN ermittelten FRIEDL und CLAUSEN (2001) die Belastbarkeit des
Gleitnagels und der Dynamischen Hiiftschraube am Kunststoffknochenmodell. Dabei versagte

die DHS bei signifikant geringerer Belastung als das intramedullédre Implantat.

Die Arbeitsgruppe von GOTZE (1998) verglich neben anderen Implantaten den Proximalen
Femurnagel (PFN) und den Trochanteric Gamma Nail (TGN) in einem statischen
Druckversuch am Kunststoffknochen und am Humanpréiparat. Bei der Testung im
Kunststoffknochen versagte der PFN bei signifikant hoherer Belastung als der TGN. Im
Kadaverversuch wurden fiir beide Implantate im Vergleich zum Kunststoffknochen mehr als
doppelt so hohe Werte bestimmt (Vgl. Tab 6.2). Die Belastbarkeit der beiden intramedullédren

Implantate war dabei nicht signifikant unterschiedlich.
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Referenz Implantat F Axiale F max n
Steifigkeit [N]

Friedl und Clausen Gleitnagel 25° 4230 1

2001
DHS mit TSP 2465 1

Gotze et al. 1998 Trochanteric Gamma 25° 2254/7170 4
Nail
Proximaler Femurnagel 3398/7447 4
Dynamische 2022/3046 4
Hiiftschraube

Kaiser et al. 1997 Standard-Gamma-Nagel 25° 4056 12
Dynamische 3379 12
Hiiftschraube

Kubiak et al. 2004 Trochanteric Antegrade 25° 3238 8
Nail
Intramedullary Hip 2162 8
Screw

Mahomed et al. 1994  Standard-Gamma-Nagel k. A. 764 5810 5
Ambi Hiiftgleitschraube 732 4315 5

Schulz et al. 1997 Artos Y-Nagel, QS 100 10° 2200 1
Artos Y-Nagel, QS 120 1300 1

Vorliegende Arbeit Trochanteric Gamma 10° 268 1989 5
Nail
Proximaler Femurnagel 389 2332 5
Targon PF 264 2358 5
ITST ohne ARS 354 3222 5
ITST mit ARS 367 2100 5
Intrasys 492 3190 4
Platon 514 2570 5

(Tab. 6.2: Kompressionssteifigkeiten und maximale Belastbarkeiten bei pertrochantirem
Frakturmodell; TSP — Trochanterstabilisierungsplatte, ARS — Antirotationsschraube, F —

Richtung der Hiiftgelenkresultierenden, F max — maximale Belastbarkeit; Gotze et al. 1998:
Erster Wert: Kunststoffknochen / Zweiter Wert: Humanprdparat)

KAISER und Mitarbeiter (1997) fiihrten einen zyklischen Kompressionsversuch am

Humanpréparat zum Vergleich des Gamma-Nagels mit der DHS durch. Die dabei bestimmten

Belastbarkeitsgrenzen sind hoher als in den eigenen Untersuchungen, liegen jedoch weit unter

denen von GOTZE und Mitarbeitern. Dies kann zum einen an den verschiedenen mechanischen
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Eigenschaften des Humanpréiparates und des Kunststoffknochens liegen, zum anderen am

Versuchsaufbau. Die Belastbarkeit des Gamma-Nagels lag signifikant {iber der der DHS.

Auch in einer biomechanischen Studie aus der Anfangszeit der Gamma-Nagel-Osteosynthese
wurden am Humanpriparat vergleichsweise hohe Steifigkeiten und Belastbarkeiten ermittelt.
Im Vergleich zur Ambi-Hiiftgleitschraube (Fa. Richards) waren die strukturelle Steifigkeit
und die Maximalbelastung des Gamma-Nagels nicht signifikant hoher (Mahomed et al. 1994).

Eine neuere Arbeit verglich zwei intramedulldre Hiiftgleitschraubensysteme der Firma Smith
& Nephew — den Trochanteric Antegrade Nail (TAN) und die Intramedulldre Hiiftschraube
(IMHS). Bei der IMHS handelt es sich um ein Implantat, welches dem urspriinglichen
Gamma-Nagel als Stahlimplantat mit nur einer Schenkelhalsschraube sehr nahe kommt. Der
TAN hingegen entspricht als Titanimplantat mit zwei schmalen Schenkelhalsschrauben eher
dem Konzept des PFN, wenngleich er mit 150 mm Nagelldnge deutlich kiirzer ist. Hierbei

erwies sich die Belastbarkeit des TAN als signifikant hoher (Kubiak et al. 2004).

ScHULZ und Mitarbeiter (1997) untersuchten die Belastbarkeit des Artos-Nagels, eines Y-
Nagel-dhnlichen Implantates. Im instabilen Frakturmodell (Testung des isolierten Implantates,
welches auf Hohe der Fraktur einzementiert wurde) zeigte sich eine maximale Belastbarkeit

von 2200 N (bei 100 mm-Querschraube) bzw. 1300 N (bei 120 mm-Querschraube).

In den meisten vorgestellten Arbeiten wurden die Kompressionsversuche mit einer
Krafteinleitung unter einem Winkel von 25° zum Femurschaft durchgefiihrt (Friedl und
Clausen 2001, Gotze et al. 1998, Kaiser et al. 1997, Kubiak et al. 2004). Dieser Winkel
entspricht den In-vivo-Berechnungen BERGMANNS fiir die Richtung F der
Hiiftgelenkresultierenden im Einbeinstand. In vitro entsteht durch die fehlende
Muskelsimulation jedoch ein artifizielles Biegemoment im Schaftbereich, weshalb ein solches
Vorgehen nicht empfohlen wird (Cristofolini et al. 1995, Huber-Wagner 2002). In einer
neueren Untersuchung, welche den Einfluss der Osteoporose auf das Cut-out-Risiko wurde
ebenfalls ein F von 25° gewihlt, korrekterweise wurde jedoch der Einfluss des Tractus
iliotibialis mittels einer Abspannung simuliert, welche am Trochanter major und der distalen

Einbettung befestigt war (Bonnaire et al. 2007).
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Die von GOTZE fiir ein primér belastungsstabiles Implantat geforderte Belastbarkeit von 2060
N wurde von 24 der 34 Testobjekte erreicht. Da diese Last ebenfalls In-vivo-Messungen
entstammt (entspricht 300 % des Korpergewichtes bei 70 kg), sollte er in biomechanischen

Belastungsversuchen lediglich als grober Richtwert verstanden werden.

Betrachtet man die Ergebnisse der Implantate mit und derer ohne Rotationsschutz getrennt,
so scheint der zweiten Krafttriger im Schenkelhals die Steifigkeit des Gesamtkonstrukts zu
erhohen (p = 0,054). Der Vergleich des ITST mit und ohne Antirotationsschraube bestitigt
diesen Zusammenhang jedoch nicht (p = 0,917). Im Bruchtest versagten die Implantate mit
zweitem Schenkelhalselement bei geringeren Belastungen (p = 0,226). Im Direktvergleich der
beiden ITST-Gruppen erreicht dieser Unterschied statistische Signifikanz (p = 0,009) (Tab.
6.3). KUBIAK et al. (2004) waren in Thren Untersuchungen zu einem gegenteiligen Ergebnis

gekommen.

n Kompressionssteifigkeit Maximale Belastbarkeit

Implantate ohne RS 10 341,58 3007,55
Implantate mit RS 24 394,42 2428,22
ITST ohne RS (ITO) 5 353,96 3221,84
ITST mit RS (ITM) 5 366,75 2100,01

(Tab. 6.3: Kompressionssteifigkeit und maximale Belastbarkeit bei Implantaten mit und ohne
Rotationsschutz)

Das Vorhandensein einer Antirotationsschraube scheint also den Widerstand gegeniiber einer
axialen Kompression zu erhohen. Bei fehlender statistischer Signifikanz und &hnlichen
Steifigkeiten beim ITST mit und ohne Antirotationsschraube muss jedoch davon ausgegangen
werden, dass kein messbarer Einfluss der Schraube auf die Kompressionssteifigkeit vorliegt.
Beziiglich der Maximalbelastbarkeit der beiden Implantatgruppen kann ebenfalls kein
signifikanter Unterschied festgestellt werden. Im Direktvergleich der beiden ITST-
Testgruppen wurde jedoch unter Ausschluss aller anderen Variablen bei einer
Irrtumswahrscheinlichkeit von unter 0,01 eine hohere Belastbarkeit bei Verzicht auf die
Schraube gemessen. Somit liegt bei diesem Implantat eine hohere Belastbarkeit vor, wenn
keine Antirotationsschraube eingesetzt wird. Der Einsatz der zweiten Schraube kann somit
zwar die Rotationsstabilitit der Osteosynthese erhohen, jedoch auch ihre Belastbarkeit

erniedrigen. Zur Ubertragung dieses Ergebnisses auf die anderen Implantate mit Zwei-
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Schenkelhalsschrauben-Design miissten fiir diese Implantate &#hnliche Versuche mit

Kontrollgruppe ohne zweite Schenkelhalsschraube durchgefiihrt werden.

Zwei der sechs Implantate wurden in der Titanversion getestet (PFN, Targon PF), die anderen
in der Stahlversion. Wie in Kapitel 4.1.2 aufgefiihrt, ist der Targon PF nur aus Titan
erhéltlich. Der Proximale Femurnagel wird wie auch der Gamma-Nagel und der Intrasys in
beiden Materialien angeboten. Platon und ITST werden hingegen nur als Stahlimplantate
produziert. Die Frage nach dem zu wihlenden Material wird in der Literatur nach wie vor
kontrovers diskutiert. Wihrend die Plattenosteosynthese an der oberen Extremitéit ebenso wie
die Endoprothetik eine Doméne der Titanimplantate geworden ist, wird an der unteren
Extremitit insbesondere bei intramedulldren Implantaten weiterhin auf Stahl zuriickgegriffen
(Arens und Hansis 1996). Zu den Vorteilen des Stahlimplantates zdhlen die hohere
Belastbarkeit, die geringeren Kosten und das bessere Gleitverhalten (Speitling 1998). Da
Titan durch seine deutlich hohere Elastizitit den Eigenschaften des menschlichen Knochens
niher kommt, wird jedoch immer hiufiger der Einsatz von Titanimplantaten befiirwortet
(Huber-Wagner 2002, Klanke et al. 2005, Megas et al. 2005). Zudem konnte eine geringere
Infektionsrate nach Osteosynthese mit Titanmarknégeln nachgewiesen werden (Melcher et al.

1996).

HUBER-WAGNER (2002) verglich in seinen spannungsoptischen Versuchen den PFN in der
Stahl- und der Titanversion und kam zu gegensitzlichen Aussagen der Messungen bei
Normal- und Extrembelastung. Bei einer Belastung von 300 % des Korpergewichtes, was
etwa der Belastung beim Gehen entspricht, zeigte sich beim Titan-PFN ein physiologischeres
Muster der Spannungsverteilung als beim Stahlimplantat — die Calcarregion war stirker in die
Belastung miteinbezogen, wihrend die Spannungsspitzen im Bereich der distalen
Verriegelung weniger stark ausgeprigt waren. Bei hoheren Belastungen zeigt sich ein
gegenteiliges Bild. Hier war die Spannungsverteilung beim Stahlimplantat nidher am
Nativmuster. Der Autor erklért diesen scheinbaren Widerspruch mit dem unterschiedlichen
Elastizitdtsmodul der beiden Materialien. Aufgrund der hoheren Elastizitit iibertrdgt der
Titannagel bei normaler Belastung einen grofleren Anteil seiner Last bereits auf Hohe des
Trochanter minor auf den Knochen, wihrend der steifere Stahlnagel seine Last im
Wesentlichen erst im Bereich der distalen Verriegelung an die Kortikalis abgibt. Bei
Belastungen iiber 300 % des Korpergewichtes nimmt das Stahlimplantat mehr Last auf und

gibt sie im Bereich des Trochanter minor und der distalen Verriegelung an den Knochen ab,
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das elastischere Titanimplantat jedoch tibertrigt den Grofteil der Last erst an der distalen
Verriegelungsschraube auf den Knochen. Die Belastbarkeit des Stahlimplantates war hoher.
Im direkten Paarvergleich an Humanpréparaten (2 Paare) kam es beim Stahl-PFN bei 800 und
450 % des Korpergewichtes des Spenders zum Konstruktversagen, beim Titan-PFN bereits
bei 700 bzw. 400 %. Aufgrund der Vorteile bei der alltiglichen Belastung wird die

Titanversion empfohlen.

Klinische Studien, welche die Titan- und Stahlversion eines Implantates vergleichen,
existieren nach Kenntnis des Autors nicht. Im Vergleich zwischen dem Stahl-Gamma-Nagel
und dem Titan-PFN wurden Femurschaftfrakturen zwar nach Gamma-Nagel-Osteosynthese
hiufiger beobachtet (Megas et al. 2005). Dieser Zusammenhang kann jedoch auch durch das

unterschiedliche Implantatdesign bedingt sein.

In den eigenen Experimenten wurden bei den Testobjekten mit Stahlimplantaten hohere
Steifigkeiten (p = 0,059) und Maximalbelastungen (p = 0,049) gemessen. Somit werden die
theoretischen Zusammenhiinge erstmals an einer groferen Anzahl von intramedulldren

Implantaten praktisch nachvollzogen.

FRIEDL und CLAUSEN (2001) wiesen auf die grole Bedeutung des Widerstandsmomentes
des Schenkelhalskrafttrigers fiir die Belastbarkeit und das Cut-out-Risiko einer Osteosynthese
am proximalen Femur hin und konnten am isolierten proximalen Fragment eine geringere
Durchwanderungsstrecke bei der Gleitnagelklinge (Polares Widerstandsmoment des
Schraubenquerschnittes = 426 mm®) im Vergleich zum Gamma-Nagel (Wp = 288 mm°) und
PEN (Wp = 258 mm’) nachweisen. In der vorliegenden Arbeit zeigte sich kein Einfluss des
Widerstandsmomentes  der  Schenkelhalsschraube(n) auf die Héufigkeit eines
Schraubenausbruches. So zeigten die Systeme Platon und Intrasys, deren Schenkelhalstriger
das hochste Widerstandsmoment unter den getesteten Implantaten aufweisen (Wp = 298 mm?®)
in 100 % der Fille (n = 9) Schraubenausbriiche bei Implantatversagen. Ein Zusammenhang
mit der Belastbarkeit konnte ebenfalls nicht erkannt werden (r = 0,179, p = 0,312). Auch mit
der Kompressionssteifigkeit bestand nur eine schwache lineare Abhingigkeit (r = 0,552, p =

0,001).
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6.2.2 Versagensmechanismen und Materialschiden

Die beobachteten Versagensmechanismen der Implantate entsprachen trotz der statischen
Belastungsform den typischen lokalen Komplikationen der Osteosynthese mit intramedulldren
Hiiftschraubensystemen. Dabei war der Schraubenausbruch aus dem Kopf-Hals-Fragment —
meist in Verbindung mit einer Varusabkippung und geringen Dorsalrotation des Trochanter
minor — mit 82 % insgesamt deutlich hédufiger als die Schaftfraktur im Bereich der distalen
Verriegelung (38 %). Schenkelhalsfrakturen im eigentlichen Sinne wurden nicht beobachtet,
manche Schraubenausbriiche fiihrten jedoch zu einer Frakturlinie, welche in den Schenkelhals
zog. Zwischen den einzelnen Testgruppen fielen erhebliche Unterschiede auf. Besonders
auffillig war das Auftreten von Schaftfrakturen bei sdmtlichen ITST-Testobjekten ohne
Antirotationsschraube.  Gleichzeitig widerstand keine andere Testgruppe hoheren
Belastungen. Der Platon-Nagel zeigte ein ginzlich anderes Versagensmuster -
Schaftfrakturen traten nicht auf, dafiir kam es bei allen Implantaten der Testgruppe zu
Schraubenausbriichen aus dem proximalen Fragment. Implantatbriiche traten bei keiner der
Testgruppen auf. Verbiegungen waren selten und zeigten sich nur bei Titanimplantaten. Ein
PEN, bei welchem eine Schaftfraktur auftrat, wies eine Verbiegung des Marknagels auf Hohe
der distalen Verriegelungsschraube auf. Bei drei der fiinf Targon-PF-Nigel war die
Tragschraube am Austritt aus der Traghiilse verbogen, so dass ein Gleitvorgang nicht mehr

moglich war.

Verantwortlich fiir die Briiche im Bereich der distalen Verriegelung ist die konzentrierte
Ubertragung der Last vom Implantat auf den Knochen. Dies gilt prinzipiell fiir alle getesteten
Nigel, welche als ,,Load bearing*-Implantate bei instabilen Frakturen nahezu die gesamte
Last tragen. Auch in der vorliegenden Untersuchung war eine Lastiibernahme durch den
Knochen aufgrund des Osteotomiespaltes nicht moglich. Die experimentellen

Versagensmechanismen in der Literatur gleichen denen der eigenen Untersuchungen.

MAHOMED und Mitarbeiter (1994) verglichen die Belastbarkeit des Gamma-Nagels (erste
Generation) und der Ambi-Hiiftgleitschraube am Humanpréiparat (per- und subtrochantire
Frakturen). Dabei versagten alle neun Gamma-Nagel-Testobjekte durch eine Schaftfraktur an

der Nagelspitze. Implantatbriiche kamen in dieser Studie nicht vor.

-02 -



Die Arbeitsgruppe von CURTIS (1994) fiihrte zyklische Kompressionsversuche an 20
Humanpréparat-Paaren durch — dabei wurde der Gamma-Nagel mit der Richards-
Hiiftgleitschraube und der dynamischen Kondylenschraube verglichen. Sowohl beim stabilen
als auch beim instabilen pertrochantiren Frakturmodell trat das Konstruktversagen beim
Gamma-Nagel jeweils durch einen Schraubenausbruch ein. Bei der subtrochantéren
Segmentfraktur zeigte sich eine Varusabkippung des proximalen Fragmentes mit

Schenkelhalsfraktur. In zwei Fillen brach der Nagel auf Hohe der distalen Verriegelung.

In den Experimenten von KAISER und Mitarbeitern (1997) traten bei den 12 Testobjekten mit
Gamma-Nagel-Osteosynthese fiinf Femurschaftfrakturen auf, sechsmal kam es zur

Schraubenperforation aus dem Femurkopf.

HUBER-WAGNER (2002) beobachtete in seinen Experimenten Femurschaftfrakturen nur beim
Gamma-Nagel. In der PFN-Testgruppe kam es hingegen bei jedem der Objekte beim
Konstruktversagen zu einer Verbiegung des Nagels. Diese war beim Titan-PFN stérker

ausgeprigt als beim Stahl-PFN.

Bei den statischen Kompressionsversuchen der Arbeitsgruppe von GOTZE (1998), welche
unter anderem den Trochanteric Gamma Nail und den PFN verglichen, traten
Femurschaftfrakturen nur beim Gamma-Nagel auf, ebenso sichtbare Rotationen des Kopf-
Hals-Fragmentes. Beim PFN hingegen waren Schenkelhalsfrakturen zu beobachten.
Implantatverbiegungen und Femurkopffrakturen traten bei beiden Implantaten auf.

Hiufigkeiten dieser Ereignisse werden nicht angegeben.

KUBIAK und Mitarbeiter (2004) stellten beim TAN und der IMHS ebenfalls
Schraubenausbriiche, Femurkopf- und Schenkelhalsfrakturen sowie Frakturen an der
Nagelspitze fest. Auch in dieser Untersuchung war der Schraubenausbruch mit Abstand am
hiufigsten (87,5 %). Schaftfrakturen kamen nur bei der IMHS vor (25 %). Zwei der acht

TAN-Implantate wiesen Verbiegungen der Schenkelhalsschrauben auf.

Da alle getesteten Systeme als intramedullire Krafttriger grundsitzlich #hnliche
biomechanische Eigenschaften haben, stellt sich die Frage, warum die Kraftiibertragung auf
den Knochen bei einigen Implantaten hédufiger zu Frakturen fiihrt als bei anderen. Bei den

axialen Kompressionsversuchen wurde die applizierte Last bis zum Konstruktversagen
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gesteigert. In Anlehnung an GOTZE et al. (1998) wurde eine Varusdislokation mit einer
zuriickgelegten Traversenstrecke von 20 mm einem Versagen der Osteosynthese
gleichgesetzt. In der Praxis resultiert die sekundédre Varusfehlstellung in der Regel aus einer
Rotation des proximalen Fragmentes in Verbindung mit einer unkontrollierten
Fraktureinstauchung (Friedl und Clausen 2001), dabei ist eine Schraubenperforation hiufig.
Theoretisch ist auch eine Implantatverbiegung auf Frakturhohe moglich. In den eigenen
Experimenten fand sich bei vermehrter Varusdislokation immer auch ein Schraubenausbruch,
Nagelverbiegungen am Durchtritt der Schenkelhalsschraube(n) traten nicht auf. Bei diesen
Implantaten ging die Kraft den Weg des geringsten Widerstandes, welchen in diesem Fall die
Verankerung im Kopf-Hals-Fragment darstellte. Somit war die Last, welche im Bereich der
distalen Verriegelung an die Kortikalis abgegeben wurde, mutmaBlich deutlich geringer.
Vergleicht man die Belastungen, welche zum Konstruktversagen fiithrten, waren fiir das
Auftreten einer Schaftfraktur signifikant hohere Krifte erforderlich als fiir die

Schraubenperforation (p < 0,01).

FRIEDL und CLAUSEN (2001) duBlerten die Ansicht, dass beim Kunststoffknochen, welcher aus
zwei Lingshilften besteht, die Tendenz zur Schraubenperforation groBer ist. Sie kamen zu
diesem Schluss, nachdem es in Thren Versuchen beim PFN im Kunststoffknochen, nicht aber
im Humanpréparat in allen Féllen zur frithzeitigen Schraubenperforation gekommen war.
Beim Gamma-Nagel und Gleitnagel war hingegen weder beim Kunststoffknochen noch beim

Humanpréparat ein Schraubenausbruch zu verzeichnen.

Bei differenzierter Betrachtung der Versagensereignisse der Implantate mit und ohne
Rotationsschutz zeigt sich in der eigenen Untersuchung ein &dhnliches Bild. Bei den
Implantaten mit Antirotationsschraube oder -stift besteht eher die Tendenz zu
Schraubenausbriichen (91,7 % vs. 60 %). Diese sind signifikant hdufiger als bei den
Implantaten ohne Antirotationsschraube oder -pin (p = 0,027). Offensichtlich kommt es zu
einer Art ,,Knife effect”, die Antirotationsschraube bricht also unter Belastung nach kranial
aus und bereitet so den Boden fiir ein Herausschneiden der Tragschraube. Dieser Effekt ist als
typische, wenn auch seltene Komplikation nach PFN-Osteosynthese aus der Praxis bekannt.
Moglicherweise wire dieser Mechanismus im Humanprédparat seltener aufgetreten.
Schaftfrakturen treten hingegen bei den Implantaten mit Ein-Schenkelhalsschrauben-Design

hiufiger auf (60 % vs. 29,2 %, p = 0,092).
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Eine mehr oder weniger stark ausgeprigte Rotation des proximalen Fragmentes war bei allen
Implantaten zu beobachten, bei welchen ein Schraubenausbruch zum Konstruktversagen
fithrte. Dabei lief sich ein Unterschied zwischen Ein- und Zwei-Schenkelhalsschrauben-

Technik nicht feststellen. Massive Rotationen waren nicht zu verzeichnen.

Ob ein Antirotationsstift wie beim Platon und Targon PF oder eine Antirotationsschraube wie
beim PEN, ITST oder Intrasys verwendet wurde, scheint fiir die Art des Konstruktversagens
unbedeutend zu sein. In der Intrasys-Testgruppe waren die Schraubenausbriiche
vergleichsweise gering ausgepridgt. Entsprechend hoher war die Haufigkeit von

Schaftfrakturen an der distalen Verriegelungsschraube.

Das Implantatmaterial hatte ebenfalls FEinfluss auf den Mechanismus des
Konstruktversagens.  Schaftfrakturen an der distalen Verriegelung wurden bei
Stahlimplantaten hdufiger beobachtet (45,8 vs. 20 %; p = 0,158). Implantatverbiegungen

kamen passend zur geringeren Steifigkeit des Materials nur bei Titanimplantaten vor.

Bei drei der fiinf Targon-Testobjekte kam es zu einer Verbiegung der Tragschraube im
Bereich des Austrittes aus der Traghiilse. Ein Gleiten der Schraube ist damit nicht mehr
moglich. Die Ursache ist in dem geringen Implantatdurchmesser zu sehen, welcher ein
erniedrigtes Widerstandsmoment zur Folge hat. Bekanntermalen priadestiniert ein blockierter
Gleitmechanismus zum Cut-out. Passend dazu versagten alle Testobjekte dieser Gruppe durch
einen Schraubenausbruch. Die Héufigkeit dieser Komplikation liegt in der klinischen
Anwendung des Targon PF jedoch nicht hoher als bei anderen Implantaten. GIRAUD et al.
(2005) notierten Schraubenausbriiche aus dem proximalen Fragment in 8,8 % (n = 34). In
einer anderen Studie (n = 64) waren hingegen keinerlei Cut-out-Fille zu verzeichnen (Doring

2003).
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7 ZUSAMMENFASSUNG

Fiir die Versorgung instabiler trochantidrer Femurfrakturen haben sich die intramedulliren
Verfahren heutzutage weitgehend als Standard etabliert. Basierend auf den klinischen
Erfahrungen und biomechanischen Testergebnissen der ersten Implantatgeneration wurden
verschiedene Modifikationen der bestehenden Systeme vorgenommen, gleichzeitig wurden
zahlreiche neue Implantate auf den Markt gebracht. Als wesentliche Neuerungen sind dabei
die Einfilhrung von Titanimplantaten und die Sicherung der Rotationsstabilitit des
proximalen Fragmentes mittels einer zweiten Schenkelhalsschraube zu nennen.

In der vorliegenden Arbeit wurden sechs verschiedene Systeme der zweiten Generation in
einer biomechanischen Studie am Kunststoffknochenmodell gegeniibergestellt. Der Einfluss

der unterschiedlichen Implantateigenschaften wurde dabei analysiert.

Folgende Ergebnisse wurden dabei erzielt:

e Das Vorhandensein einer zweiten Schenkelhalsschraube hat keinen messbaren

Einfluss auf die Torsionssteifigkeit der Testobjekte.

e Schraubenausbriiche aus dem proximalen Fragment waren bei Implantaten mit zwei
Schenkelhalsschrauben als Ursache des Konstruktversagens signifikant haufiger als

bei einer Schraube, Schaftfrakturen treten hingegen seltener auf.

¢ Die Belastbarkeit der Stahlimplantate lag signifikant hoher als die der Titanimplantate.
Die relative Haufigkeit von Schaftfrakturen beim Konstruktversagen war bei den

Stahlimplantaten mehr als doppelt so hoch wie bei den Titanimplantaten.

e Alle getesteten Implantate gewihren eine primére Belastungsstabilitit. Die hochste
Belastbarkeit wurde beim Intertrochanteric/Subtrochanteric Nail (ITST) ohne

Antirotationsschraube gemessen.

¢ Die maximale Belastbarkeit der Osteosynthese scheint durch eine zweite
Schenkelhalsschraube erniedrigt zu werden. Beim ITST ist die Belastbarkeit bei

Verzicht auf die Antirotationsschraube signifikant hoher.
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