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Kurzfassung

Im Rahmen dieser Arbeit wird die Auswirkung der Verschraubung auf die Steifigkeit von Radiusim-
plantaten untersucht.

Zu diesem Zweck werden dem menschlichen Radius nachempfundene Kunstknochen mit einer
idealisierten distalen transversalen und einer intraartikuldren distalen longitudinalen Fraktur verse-
hen und palmar mit Titanimplantaten des Typs HRS M3 der Firma Hofer® versorgt, wobei zwei un-
terschiedliche Verschraubungen zur Anwendung kommen. Bei beiden Verschraubungen sind sowohl
die oberste distale Reihe sowie die untersten 3 Positionen des Implantats mit Schrauben versehen.
Bei der Hilfte der Proben sind zusétzlich oberhalb der 3 proximalen Positionen 2 Schrauben von
proximal, ventral nach distal, dorsal gefiihrt.

Die Proben werden zyklischen Belastungstests unterzogen, wobei sowohl die elastische als auch
die plastische Deformation der Frakturfragmente gemessen wird. Aus den erhaltenen Daten werden
die Verkippung und die Steifigkeit berechnet. Anhand der gewonnenen Werte, kann abgeschétzt
werden, ob es therapeutisch sinnvoll ist, zusétzliche Schrauben zur Fixierung der Frakturfragmente
zu verwenden.

Abstract

In this study the effect of the screw fixation on the stiffness of radius plates is investigated.

For this purpose artificial bones inspired by the human radius are provided with an idealized
distal transverse and intraarticular distal longitudinal fracture and palmar supplied with titanium
plates of the type HRS M3 manufactured by the company Hofer®. Two different screw fixations
are used. In both fixations, the upper distal row and the proximal three positions of the implant
are provided with screws. In half of the samples also above the 3 proximal positions 2 screws are
applied from proximal,ventral to distal, dorsal.

These samples are subjected to cyclic loading tests, in which both the elastic and plastic defor-
mation of the fracture fragments are measured. From the obtained data the tilting and the stiffness
are calculated. Based on the obtained values can be estimated if it is therapeutically useful to use
additional screws for fixation of the fracture fragments.
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1 Einleitung

Frakturen des Radius (Speiche) sind die hiufigsten Frakturen des menschlichen Korpers. [1, 31]
Zumeist tritt die Fraktur distal (korperfern) wenige Zentimeter unterhalb des Handgelenks auf.

Verantwortlich fiir diese Frakturen ist zumeist die starke Belastung des Radius bei einem Sturz
auf die extendierte (vorgestreckte) Hand. Das Auftreten einer derartigen Fraktur wird durch genetis-
che Faktoren, die Erndhrung, sportliche Aktivitit sowie Erkrankungen und das Alter beeinflusst.[2]

Die gegenwiirtige medizinische Standardtherapie bei Radiusfrakturen besteht in der Fixierung
der Knochenfragmente mittels eines Implantats. Hierzu werden die einzelnen Bruchstiicke unter
Verwendung von Schrauben mit einer speziell fiir diese Aufgabe konzipierten Titanplatte (dem
eigentlichen Implantat) verbunden. Wahrend der etwa sechswochigen Heilungsphase ist es die Auf-
gabe dieses Implantatsystems, die korrekte Position und Ausrichtung der einzelnen Fragmente
aufrecht zu erhalten sowie Dislokationen der Fragmente zu unterbinden, um eine vollstindige Gene-
sung zu gewahrleisten.

Bei bis zu 30 % aller Radiusfrakturen heilt diese anatomisch nicht korrekt. Mogliche Komp-
likationen sind unter anderem eine Verkiirzung des Radius, Malunion der Fragmente (kein oder
unvollstdndiges Zusammenwachsen der Bruchstiicke) oder artikuldre Inkongruenz (Fehlstellung des
Gelenks). Je nach Art, Lokalisation und Ausprigung der Komplikation kann diese zu einer Ein-
schrinkung der Beweglichkeit des Handgelenks fiihren. [30, 7] Allerdings ist auch anzumerken, dass
Studien an anderen Knochen wie etwa der Tibiafraktur zeigen, dass eine geringfiigige Beweglichkeit
der Fragmente im Mikrometerbereich forderlich fiir die Heilung ist. [16]

Im Rahmen dieser Arbeit soll erdrtert werden, inwiefern sich die Steifigkeit, sowie die plastische
und elastische Deformation eines Implantats verdndert, wenn zwei zusétzliche Schrauben in das
Implantatsystem eingebracht werden. Dies ist insbesondere von Interesse, da zusétzliche Schrauben
den operativen Aufwand erhéhen. Dadurch kann die durch den eigentlichen Knochenbruch aufge-
tretene Nekrose (lokaler Gewebetod) und somit die Gefahr einer Infektion, verzogerter Heilung
sowie eines erneuten Bruchs vergrofert werden. Dementsprechend ist zu kldren, ob der Vorteil
einer eventuell hoheren Steifigkeit des Implantatsystems, die potentiellen Risiken der Einbringung
zusétzlicher Schrauben iibersteigt.

Bei einer Vielzahl aktueller Studien auf diesem Gebiet werden lediglich die auftretenden Ermii-
dungserscheinung des jeweiligen Implantats erfasst. Die Auswirkungen der bei der Heilung auftre-
tenden Belastungen auf das Gesamtsystem bestehend aus Implantat und Knochen erfolgt hingegen
kaum. Die Ergebnisse der vorliegenden Arbeit umfassen dagegen nicht nur die dreidimensionale
plastische und elastische Verformung sowie die Steifigkeit, durch Anwendung der Methode der
Videoextensometrie ist es vielmehr mdglich, die Dynamik des gesamten Systems im unmittelbaren
Bereich der Fraktur genau zu erfassen.

Ziel dieser Arbeit ist es, Arzten in der klinischen Praxis Anhaltspunkte zu liefern, ob es sinnvoll
ist, zur Fixierung der Knochenfragmente zusétzlich zur Standardverschraubung weitere Schrauben
zu verwenden. Zu diesem Zweck wurden mehrere Kunstknochen mit zwei unterschiedlichen Ver-
schraubungen versorgt und anschlieffend die durchschnittlichen Belastungen, die im Laufe einer
sechswochigen Heilungsphase auftreten, simuliert.

Die vorliegende Arbeit ist in 7 Abschnitte gegliedert. Der erste Abschnitt bietet eine kurze
Einfithrung in die behandelte Problematik, gefolgt von einem Abschnitt, in welchem niher auf die
medizinischen Grundlagen eingegangen wird. Anschlieffend wird ein Einblick in die auftretenden
physikalischen Grofsen gegeben. Danach erfolgt eine detaillierte Erlduterung der getesteten Proben
und im darauffolgenden Abschnitt eine Erklarung des angewendeten Versuchsprinzips inklusive der



dazu notwendigen Geréte. Im Anschluss wird auf die Auswertung der erhaltenen Messdaten einge-
gangen. Im letzten Abschnitt erfolgt eine genauere Betrachtung beziiglich der Eignung bestimmter
Versuchsparamter.



2 Medizinische Grundlagen

Im Rahmen dieses Kapitels, werden jene medizinischen Begriffe erldutert, welche zum Versténdnis
der Arbeit notwendig sind. Dariiber hinaus enthélt dieses Kapitel Informationen iiber die Anatomie
des Radiusknochens, sowie der untersuchten Fraktur.

2.1 Medizinische Lage- und Richtungsangaben

Die Lage- und Richtungsangaben des iiblichen Sprachgebrauchs, wie *vorne’ oder ’hinten’ sind sub-
jektiv in Relation zu dem jeweiligen Betrachter. In Bezug auf die Lage anatomischer Strukturen sind
diese Angaben dementsprechend problematisch. Aus diesem Grund wird im Rahmen medizinisch-
er Beschreibungen eine eigene Terminologie verwendet. Die Lage- und Richtungsangaben erfolgen
relativ zu charakteristischen, eindeutig identifizierbaren anatomischen Strukturen. Ausgangspunkt
ist die anatomische Grundstellung, welche in Abbildung la zu sehen ist. [2, 1]

Die nachfolgende Auflistung gibt einen Uberblick iiber die in dieser Arbeit verwendeten Termini:

e distal: rumpffern

e proximal: rumpfnahe

o dorsal: riickenwérts

e ventral: bauchwérts

¢ medial: zur Mitte gerichtet (bezogen auf die Medianebene)
e lateral: seitlich gerichtet (bezogen auf die Medianebene)

¢ palmar (handflichenseitig)
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Abbildung 1: a) Anatomische Grundstellung, b) Lage des Radius im menschlichen Kérper (Ansicht
von ventral/ palmar)

Abbildung 1b zeigt die medizinischen Lage- und Richtungsangaben in Bezug auf den Radius in
ventraler Ansicht, sowie dessen Lokalisation im menschlichen Koérper.



2.2 Der Radius (Speiche)

Das menschliche Skelett besteht aus ca. 206 Knochen. Die durchschnittliche Dichte betragt 2 bis 3
g/cm3. Auf Grund ihrer Form unterscheidet man:

e unregelmifige Knochen
e platte Knochen
e kurze Knochen
e lange Knochen

Der bereits in der Einleitung erwdhnte Radius (Speiche) zahlt zu den langen Knochen, welche
auch als Rohrenknochen bezeichnet werden. Typischerweise bestehen derartige Knochen aus zwei
Epiphysen (Knochenenden) und einer dazwischenliegenden Diaphyse (Schaft), welche in diesem
Fall als Radiusschaft bezeichnet wird. Gemeinsam mit der parallel liegenden Ulna (Elle) bildet der
Radius den Knochenaufbau des Unterarms.

Die proximalen Epiphysen von Ulna und Radius (auch Radiuskopf genannt) bilden gemeinsam
mit der distalen Epiphyse des Humerus (Oberarmknochen) das Ellenbogengelenk. Die distale Epi-
physe des Radius (Processus styloideus radii) bildet gemeinsam mit der distalen Epiphyse der Ulna
sowie den Carpalia (Handwurzelknochen) das Handgelenk.[2, 1]

2.2.1 Innerer Knochenaufbau

Menschliches Knochengewebe ist nach dem Prinzip der Leichtbauweise gestaltet. In Relation gesehen
schwere Materialien wie etwa Kalzium werden nur in jenem Ausmafl eingesetzt, als sie eine dem
Korpergewicht entsprechende Stabilitidt gewéhrleisten.

Die Corticalis (Rindenschicht), bestehend aus Lamellen mineralisierter Kollagenfasern, bildet
die dufserste dichte Knochenschicht. An Stellen grofer Belastung wie etwa dem Radiusschaft kann
diese Schicht mehrere Millimeter dick werden und wird dann als Compacta bezeichnet. Die Epi-
physen und Ansitze des Radiusschafts sind gefiillt mit einer schwammartigen pordsen Struktur
aus Lamellenbruchstiicken, der Spongiosa (Bélkchensubstanz). Im Radiusschaft befindet sich die
Markhohle, welche ebenso wie der Zwischenraumbereich der Spongiosa mit Knochenmark gefiillt
ist.

2.2.2 Bewegungsabliufe

Die entgegengesetzte Struktur der Epiphysen von Radius und Ulna ermdglicht verschiedene Bewe-
gungsabldufe, welche in Abbildung 3 dargestellt sind.

Im Falle einer Radiusfraktur kann eine ungeniigende Fixierung der Knochenfragmente wihrend
der Heilung zu einer Einschrinkung der Beweglichkeit fiithren.

2.2.3 Fraktur des Radius

Im Rahmen dieser Arbeit wird die distale Radiusfraktur behandelt, welche umgangssprachlich auch
als "Handgelenksbruch’ bezeichnet wird. Mit einem Anteil von bis zu 25% aller Knochenbriiche
ist dies die haufigste Fraktur des menschlichen Skeletts. [3] Eine Haufung derartiger Frakturen ist
statistisch bei zwei Bevolkerungsgruppen anzutreffen. [31]



Die eine Risikogruppe stellen jiingere Personen im Alter von etwa 9 bis 18 Jahren dar, wobei
die distale Radiusfraktur oft im Rahmen eines Hochrasanztraumas auftritt. Typische Situationen
sind etwa Stiirze bei diversen Sportarten. Bei dem reflexartigen Versuch den Sturz mit gestreckten
Armen abzufangen, kann die Belastungsgrenze des Knochenmaterials iiberschritten werden und die

beschriebene Fraktur entstehen.[21, 20]
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Abbildung 2: a) Anatomie des Unterarms, b) Uberblick iiber die Struktur des Radius und insbeson-

dere der distalen Radiusepiphysee

Altere, insbesondere menopausale Frauen ab ca. 50 Jahren stellen die zweite Risikogruppe dar.
Neben Hochrasanztraumata sind bei dieser Gruppe auch Traumata mit geringer Krafteinwirkung,
wie beispielsweise der Sturz aus dem Stand kausal fiir die distale Radiusfraktur.[23, 24, 22]
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Abbildung 3: Bewegungsabléufe mit Beteiligung des Radius

2.2.3.1 Pathomechanismus

Allgemein wird zwischen zwei typischen Sturzformen unterschieden, welche eine distale Radiusfrak-
tur zur Folge haben kénnen:

e Colles-Fraktur (Radiusextensionsfraktur)
e Smith-Fraktur (Radiusflexionsfraktur)

1814 beschrieb Abraham Colles erstmals eine charakteristische Form der Radiusfraktur, welche als
Fractura radii loco typico, Colles-Fraktur oder auch klassische Radiusfraktur bezeichnet wird und
bei 90% aller distalen Radiusfrakturen vorliegt. [1, 4, 31, 32] Diese Fraktur entsteht bei einem Sturz
auf die extendierte (vorgestreckte) Hand, wobei der ventrale Unterarm ausgehend von den Carpalia
einen Winkel von ca. 40° - 90° mit der Horizontalen einschliefit. Bei héheren Winkeln treten zumeist
Frakturen der Carpalia, bei niedrigeren Winkeln Frakturen im Bereich des Ellenbogengelenks auf.

Robert Smith beschrieb 1854 eine weitere, seltenere Form der distalen Radiusfraktur, welche
in 10% aller Félle auftritt. [19] Die sogenannte Smith-Fraktur entsteht bei einem Sturz auf die
flektierte (gebeugte) Hand.
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a) Colles-Fraktur b) Smith-Fraktur

Abbildung 4:

2.2.3.2 AO - Klassifikation

Die in Kapitel 2.2.3.1 getroffene Einteilung beziiglich der Sturzform ist zwar als Klassifikation
verwendbar, aus therapeutischer Sicht allerdings nicht zweckméfig, da keinerlei Informationen iiber
die Beschaffenheit des Bruches enthalten sind.

Bedingt durch die Haufigkeit distaler Radiusfrakturen existieren diverse Klassifikationen. Um
eine Einordnung der in dieser Arbeit behandelten Fraktur zu ermdglichen, wird auf Grund ihrer
grofen Verbreitung exemplarisch auf die so genannte AO - Klassifikation eingegangen.

Die 1958 von 13 Arzten, darunter Maurice E. Miiller, gegriindete Arbeitsgemeinschaft Osteosyn-
these (AO) verdffentlichte 1990 eine Klassifikation fiir Frakturen von Rohrenknochen. Diese soge-
nannte Miiller - oder AO - Klassifikation besteht aus einem fiinfstelligen alphanumerischen Code
der Form XX-AX.X (X = Zahl, A = Buchstabe), wodurch sowohl die Lokalisation als auch der
Schweregrad der Fraktur beschrieben werden kénnen. In Abbildung 5 ist das grundlegende Schema
der Klassifikation dargestellt. [25, 26, 17, 14]

Die erste Zahl gibt Auskunft dariiber, welcher Knochen betroffen ist. wobei folgende Num-
merierung Verwendung findet: 1 - Humerus, 2 - Radius/ Ulna, 3 - Femur (Oberschenkelknochen)
und 4 - Tibia (Schienbein)/ Fibula (Wadenbein).

Die zweite Zahl spezifiziert das entsprechende Segment des jeweiligen Knochens. Es wird zwis-
chen den Bereichen 1 - proximal, 2 - diaphysir (Knochenschaft ist betroffen) und 3 - distal un-
terschieden. Im Falle einer Fraktur von Femur, Tibia oder Fibula wird zusétzlich der Bereich 4
unterschieden, welcher im Fall des Femur die Patella (Kniescheibe) beziehungsweise bei Tibia oder
Fibula den Malleolus (Knéchel) kennzeichnet. Abbildung 6 illustriert die Lokalisation der Fraktur
anhand der ersten beiden Ziffern der AO - Klassifikation.

Der Buchstabe an dritter Stelle des alphanumerischen Codes, gibt Aufschluss iiber den Typ
sowie die Komplexitdt der Fraktur. Bei einer Fraktur im Bereich einer Epiphyse wird folgende
Nomenklatur verwendet: A - extraartikuldr (ohne Beteiligung der Gelenksoberfliche), B - partiell
intraartikulér (teilweise Beteiligung der Gelenksoberflache), C - vollsténdig intraartikulér (massive
Fragmentierung der Gelenksoberflache).

An vorletzter Stelle der AO - Klassifikation gibt eine Zahl die sogenannte 'Gruppe’ der Frak-
tur an. Diese Zahl spezifiziert die Schwere der Komplexitdt des Bruches genauer: 1 - leicht, 2 -
mittel, 3 - schwer. Abbildung 7 zeigt verschiedene Typen der distalen Radiusfraktur sowie deren
unterschiedliche Gruppen.
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Abbildung 5: Schema der AO - Klassifikation

Die letzte Ziffer, welche die ’Untergruppe’ der Fraktur definiert und eine noch genauere Ab-
stufung des Schweregrads ermdglicht, ist hdufig nur von akademischen Interesse und findet in der
klinischen Praxis kaum Anwendung. Aus diesem Grund wird auch im Rahmen dieser Arbeit die
letzte Stelle nicht angegeben.

Die in dieser Arbeit untersuchte Fraktur wird als 23-C1 klassifiziert.

2.2.3.3 Therapie

Die passende klinische Versorgung einer Fraktur wird anhand deren Klassifikation bestimmt. Ziel ist
die moglichst exakte Reposition der Frakturfragmente um die anatomische Funktion des Handge-
lenks zu erhalten. Ausschlaggebend fiir eine erfolgreiche Heilung sind zwei Parameter. Zum einen
muss die korrekte Lange des Radius erhalten bleiben. Weiters muss das Auftreten einer artikularen
Inkongruenz (Fehlstellung des distalen Radiusgelenks) verhindert werden. [30] Im Falle einer Fraktur
des Typs 23-C1 ist die Plattenosteosynthese die anerkannte Standardtherapie. [28, 29|

Zu diesem Zweck werden Implantate (speziell fiir diesen Zweck angefertigte aus Titan beste-
hende Platten) mittels Schrauben mit den zuvor repositionierten Knochenfragmenten verbunden.
Wihrend der etwa 6-wochigen Heilungsphase erhilt das System aus Schrauben und Implantat ide-
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alerweise die korrekte Position der Bruchstiicke aufrecht.

2.2.3.4 Knochenheilung

Eine entsprechende Fixierung und Repositionierung der Fragmente vorausgesetzt, setzt ein als
'primére Knochenheilung’ bekannter Prozess ein.

An der Oberfléche der Frakturfragmente bilden sich Osteone, welche aus zentral gelegenen Blut-
gefafien, umgeben von Knochenlamellen bestehen. Bei einer Entfernung benachbarter Fragmento-
berflichen von weniger als ca. 300 pm und einer ausreichenden Fixierung, konnen sich die Osteone
der Fragmente miteinander verbinden. Diese Verbindung ist nicht sehr stabil gegeniiber mechanis-
chen Belastungen, weshalb der Fixierung durch Implantate in diesem Heilungsstadium grofe Be-
deutung zukommt. Im Laufe einiger Wochen wird die von den Osteonen gebildete Knochensubstanz
durch Osteoklasten abgebaut und anschliefend von Osteoblasten durch stabileres Knochengewebe
ersetzt. Dieser Vorgang, in dessen Rahmen laufend Knochengewebe vom Korper neu gebildet
beziehungsweise ersetzt wird, wird als Knochengeweberemodellierung bezeichnet und dient neben
der Knochenheilung sowohl der Anpassung an Belastungsverinderungen als auch der Vorbeugung
von Materialermiidung,.

Humerus Radius/ Ulna Femur Tibia/ Fibula

21- i 41- . proximal
o _:
/
225 42- diaphysir
23- ﬂ; -\2\-\\;: 43- distal

Abbildung 6: Lokalisation der Fraktur anhand der ersten beiden Ziffern der AO - Klassifikation. Im
rot umrandeten Bereich tritt die in dieser Arbeit behandelte Fraktur auf.
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Abbildung 7: Typen und Gruppe der distalen Radiusfraktur - die in dieser Arbeit behandelte
Fraktur ist rot umrandet.
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3 Physikalische Grundlagen

In diesem Kapitel werden jene physikalischen Grofien angefiihrt, welche im Rahmen der Versuche
und Auswertungen von Bedeutung sind.

3.1 Klassifikation von FestkGrpern

Eine Moglichkeit, Stoffe festkorperphysikalisch einzuteilen, ist die Klassifikation geméfs deren Ver-
halten bei Krafteinwirkung. Es wird zwischen Elastomeren sowie sproden und duktilen Festkérpern
unterschieden. Die Einteilung der unterschiedlichen Festkorperarten erfolgt anhand der Dehnung
bei Auftreten einer mechanischen Spannung. [18]

Sprode Materialien wie beispielsweise Glas zeigen ein lineares elastisches Verhalten, wobei selbst
bei hohen Spannungen nur eine geringfiigige Dehnung, typischer Weise im Bereich von weit unter
1% der urspriinglichen Grofe, auftritt bevor es zum Bruch kommt.

Elastomere weisen eine hohe ausschliefilich elastische nicht-lineare Verformung von bis zu 100%
der urspriinglichen Grofe auf. Die Verformbarkeit nimmt kurz vor dem Bruch sprunghaft ab.

Duktile Festkorper, denen die im Rahmen dieser Arbeit verwendeten Proben beziiglich ihrer
mechanischen Eigenschaften zugeordnet werden koénnen, sind durch das in Abbildung 8 gezeigte
Spannungs-Dehnungs Diagramm charakterisiert. Bis zu einer bestimmten Belastung (Proportional-
itdtsgrenze) treten rein elastische Verformungen auf. Wird ein duktiler Festkorper dariiber hinaus
belastet, kommt es zu einer plastischen Deformation. Wird die maximale Belastung (Streckgrenze)
iiberschritten, verursacht bereits eine geringere Spannung eine weitere Verformung im sogenannten
Fliefbereich. Wird die Spannung aufrecht erhalten, kommt es zum Bruch.

Diese Klassifikation ist streng genommen nur fiir kristalline Festkorper zutreffend. Die bei den
Versuchen verwendeten Proben erfiillen diese Bedingung allerdings nicht, da sie ein System aus
verschiedenen mechanisch verbundenen Festkorpern bilden. Doch trotz der Zusammensetzung der
Proben zeigen diese dhnliche mechanische Eigenschaften.

oF Proportionalitits Streck Bruch
grenze grenze punkt

/_

elastischer plastischer Fliek bereich »
Bereich Bereich <

Abbildung 8: Spannungs-Dehnungs Diagramm eines duktilen Kérpers
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3.2 Elastische Deformation

Bei Einwirkung einer physikalischen Kraft tritt bei Festkorpern eine Deformation auf. Verschwindet
diese nach der Entlastung wieder, so liegt eine elastische Deformation vor. Bei einem duktilen Fes-
tkorper ist diese Verformung in einer Geometriedinderung der interatomaren Bindungen begriindet.
Die durch die Krafteinwirkung verursachte Deformation fiihrt zu einer Erh6hung der Bindungsen-
ergie. Wird der Festkorper entlastet, wird die urspriingliche Bindungsgeometrie wiederhergestellt,
wobei die zusétzliche Bindungsenergie freigegeben wird. [18]

3.3 Plastische Deformation

Eine Belastung {iber den Proportionalitdtsbereich hinaus, fiihrt zu einer plastischen Deformation
von Festkorpern. Auch nach erfolgter Entlastung bleibt eine Deformation erhalten. Die Kraft, ab
welcher plastische Deformationen auftreten, ist von diversen Materialeigenschaften wie etwa der
Verformungsgeschwindigkeit, der Temperatur oder dem Materialgefiige abhéngig. Urséchlich sind
Wanderungen von Versetzungen, der Einbau von Defekten und weitere Anderungen der Mikrostruk-
tur des Festkorpers. Ab einer bestimmten Deformation sind diese Materialénderungen energetisch
giinstiger als die elastische Deformation.

Bei dem untersuchten System aus Knochen und Implantat treten weitere Effekte auf, die zu
einer plastischen Deformation fithren. So angulieren (Bewegung bei Belastung) beispielsweise die
Schrauben durch die zyklische Belastung. Dies fiihrt zu einer Komprimierung des gesamten Systems.

3.4 Steifigkeit

Die Steifigkeit wird verwendet, um die F&higkeit der Implantate, die Frakturfragmente an der
korrekten Position und in der richtigen Lage wihrend der Heilungsdauer zu fixieren, qualitativ zu
erfassen. So ist beispielsweise die alleinige Angabe der entstehenden Deformation ohne die dabei auf
die Probe einwirkende Kraft ungeniigend, um aussagekréftige Ergebnisse zu erhalten. Die Steifigkeit
verkniipft die einwirkende Kraft mit der dabei auftretenden Deformation zu einer Kenngrofie. Diese
ermdglicht beispielsweise einen einfacheren Vergleich mehrerer Messungen mit unterschiedlichen
Parametern (Material, Kraft).

Per Definition ist die Steifigkeit das Produkt eines Werkstoffterms (beispielsweise Schub- oder
Elastizitdtsmodul) und eines Geometrieterms. Je nach Form der Belastung unterscheidet man unter
anderem zwischen Dehn-, Biege-, und Torsionssteifigkeit. Zu beachten ist, dass die Steifigkeit eine
Eigenschaft des Querschnitts ist.

In der vorliegenden Arbeit ist die geméf Formel 1 definierte Dehnsteifigkeit sowie der in Formel
3 dargestellte Zusammenhang mit der Dehnung von Interesse.

D=E-A (1)

(2)

olle!

€ =

D (Dehnsteifigkeit) [N], E (Elastizitdtsmodul in Richtung der Krafteinwirkung) [-5], A
(Querschnittsfliche normal zur Krafteinwirkung ohne Beriicksichtigung der Form) [m?],
€ (Dehnung) [1], F (Kraft) [N]
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Es zeigt sich, dass eine Anwendung dieser Definition auf die Geometrie des distalen Radius auf
Grund deren Variabilitdt problematisch ist. Ein ermittelter Wert wire nur an genau einer Stelle
giiltig und konnte nicht durch Multiplikation mit der Probenlinge als Kenngrofie fiir das gesamte
Knochen-Implantat-System verwendet werden. Weiters wiirde die Einbeziehung der Probenlénge die
Vergleichbarkeit mit anderen Arbeiten beeintréichtigen. Es ist daher sinnvoll, von der bestehenden
Definition abzuweichen und eine Kenngrofe zu wihlen, die ausschlieflich die Verformung in Bezug
zur einwirkenden Kraft setzt. In Ubereinstimmung mit anderen Publikationen wird der in Formel
3 angefithrte Term im weiteren Verlauf dieser Arbeit als Steifigkeit bezeichnet. [15, 7]

S=a1 (3)
S (Steifigkeit) [X], AL (absolute Lingenénderung unter Krafteinwirkung) [m ]

Diese Definition erweist sich beziiglich der Einheit dquivalent zur Federkonstante. Da die Fed-
erkonstante allerdings nur bei gleichbleibendem Querschnitt Giiltigkeit besitzt, darf die dergestalt
definierte Steifigkeit nicht damit verglichen werden. Sie muss als rein zweckméfig gewéhlte Grofe
betrachtet werden, welche nur herangezogen wird, um qualitative Aussagen iiber das Knochen-
Implantat-System zu ermdoglichen.
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4 Proben

Sémtliche Proben wurden von der Firma Hofer® zur Verfiigung gestellt. In diesem Kapitel werden
die Bestandteile dieser Proben erldutert. Weiters erfolgt eine Vorstellung der verwendeten Proben-

typen.

4.1 Knochenmaterial

Bei séimtlichen Proben kommen Kunstknochen der Firma Sawbones® zum Einsatz. Die Kunst-
knochen entsprechen in ihrer Form dem linken Radius des Menschen.

4.1.1 Typ 1018

Die erste Versuchsreihe ist mit dem Knochentyp 1018 - Large Left Radius’ ausgestattet. Dieser
Typ ist 26 cm lang und besteht génzlich aus kompaktem Schaum. Im Inneren simuliert ein hohler
Kanal mit einem Querschnitt von 5,5 mm die Markhohle. [8]

4.1.2 Typ 1027

Bei der zweiten Versuchsreihe kommt der Typ '1027 - Large Left Radius’ zur Anwendung. Dieser
Typ weist eine Linge von 26 cm auf. Eine Hiille aus kompaktem Schaum umgibt eine Fiillung aus
Schaum mit pordser Struktur. Weiters befindet sich ein Kanal mit einem Durchmesser von 5,5 mm
im Inneren. Dieser Aufbau ist dem menschlichen Knochen bestehend aus Corticalis, Spongiosa und
Markhohle nachempfunden. [8]

r———T

C

b

Abbildung 9: a) Sawbones® - Large Left Radius, b) Typ 1018 - kompakter Schaum mit Kanal, c)
Typ 1027 - Schaum mit kortikaler Hiille und Kanal

4.2 Implantat

Bei beiden Versuchsreihen werden Implantate der Firma Hofer® mit der Bezeichnung "HRS M3 -
Radiusplatte palmar ws wv’ eingesetzt. [9] Diese bestehen wie auch sémtliche verwendeten Schrauben
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aus Titan und weisen eine Plattenstérke von 2 mm auf. Zur Fixierung des Implantats stehen 9 Locher
im Kopf- sowie 3 Locher im Schaftbereich zur Verfiigung. Bei allen Implantaten sind die drei Loch-
er im Schaft sowie die oberste, 4 Locher umfassende, Reihe im Kopfbereich mit Kortikalschrauben
versehen. Die unterste Reihe im Schaftbereich mit 2 Lochern ist nur bei der Hélfte der Implantate
jeder Versuchsreihe bestiickt. Genaueren Aufschluss iiber die Verschraubung gibt Abbildung 10.

Verschraubung
Pos. | Schraube | @ [mm]| | Linge [mm]
° Mo 3 24
° Trrrrmmonme 3 26
[ 3 18
[ ] 3,5 18
° Do 3 16

Abbildung 10: Hofer® HRS M3 - Radiusplatte palmar ws wv und die zur Anwendung kommende
Verschraubung

4.3 Fraktur

Abbildung 11 zeigt die idealisierte distale transversale Fraktur sowie die intraartikuldre distale lon-
gitudinale Fraktur, welche im Rahmen dieser Arbeit untersucht werden. Die transversale Fraktur
ist keilformig ausgefiihrt. Wiirde die Fraktur realitdtsnéher, beispielsweise in Form eines glatten
Schnittes, ausgefiihrt, wiirde eine distale Krafteinwirkung zumindest teilweise auch iiber den Kun-
stknochen abgeleitet werden. Da aber der Knochen wihrend der Heilungsphase keine Stiitzfunktion
iibernimmt, muss die Krafteinwirkung ausschlieflich vom Implantat getragen werden. Die gewihlte
Form der transversalen Fraktur stellt sicher, dass bei den Versuchen die Krafteinwirkung nur auf das
Implantat erfolgt und keine stérenden Effekte durch den Kunstknochen in die Messungen einfliefsen.

dorsal medial

Abbildung 11: Distale transversale und intraartikuldre distale longitudinale Fraktur

4.4 Probenpriparation

Die fiir die Versuche benétigten Proben bestehen aus mehreren Einzelkomponenten, welche unter
Beriicksichtigung der Versuchsdurchfiithrung und der zu messenden Parameter zu einem funk-
tionellen System zusammengefiigt werden.
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Die verwendeten Kunstknochen stellen ein idealisiertes 1:1 Modell des menschlichen Radius dar.
Um die Handhabung und Einspannung der Proben bei den Versuchen zu optimieren, werden die
Knochen je nach Versuchsreihe an geeigneter Stelle mittels eines horizontalen Schnittes gekiirzt.
Das Implantat wird palmar am distalen Radiusende platziert und mit Schrauben in vorgebohrten
Lochern fixiert. Nach der Applikation des Implantats werden die idealisierte distale transversale
sowie die intraartikuldre distale longitudinale Fraktur erzeugt. Der praparierte Knochen wird unter
Verwendung eines 4 c¢cm durchmessenden Kunststoffrohrs mittels eines schnell hirtenden Zwei-
Komponenten-Injektionsmortels ca. 6 cm hoch einzementiert. Ein Dorn, fixiert auf einer kreisférmi-
gen Metallplatte mit dem Innendurchmesser des Rohrs, bildet den unteren Abschluss. Der mittige
Dorn ragt in den Kanal des Kunstknochens hinein wodurch dessen vertikale Ausrichtung wihrend
der Aushértung erhalten bleibt.

4.5 Probentypen

Insgesamt wurden 4 verschiedene Probentypen zusammengefasst in zwei Versuchsreihen getestet.
Die Benennung der Proben erfolgt nach dem Schema PxSy-z.

Der Buchstabe x bezeichnet die Versuchsreihe, wobei 1 fiir die erste und 3 fiir die zweite Ver-
suchsreihe steht. y gibt Auskunft iiber die Verschraubung. Mit der Nummer 1 versehene Proben
weisen keine zusitzlichen Stiitzschrauben in den distalen Segmenten auf, wohingegen Proben mit der
Nummer 2 {iber diese verfiigen. z ist eine fortlaufende Nummerierung und dient zur Unterscheidung
individueller Proben.

4.5.1 P1S1 und P1S2

ventral lateral ventral lateral

Figure 12: P1S1 (links) und P1S2 (rechts)

Abbildung 12 zeigt die beiden Probentypen, die bei der ersten Versuchsreihe Verwendung finden.
Als Knochenmaterial kommt der Typ Sawbones® 1018 zur Anwendung. Da sich bei ersten Tests
herausstellte, dass diese Proben eine sehr geringe Steifigkeit aufweisen, sind sie im Bereich des
proximalen Implantatendes einzementiert,.
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4.5.2 P3S1 und P3S2

ventral lateral ventral lateral

Abbildung 13: P3S1 (links) und P3S2 (rechts)

Bei den in Abbildung 13 dargestellten Proben kommt ein anderes Knochenmaterial - Sawbones® Typ
1027 - zum Einsatz. Im Vergleich zu den Proben der ersten Versuchsreihe ist der Knochenschaft
langer. Dadurch liegt der einzementierte Probenbereich nicht mehr unmittelbar unterhalb des prox-
imalen Implantatendes. Die Fraktur ist weiter in Richtung des distalen Knochenendes verschoben
und soll eine noch realistischere Situation darstellen als dies bei der ersten Versuchsreihe der Fall
ist.
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5 Versuchsdurchfiihrung

Dieses Kapitel beinhaltet neben einer Erlduterung des Versuchsprinzips die Beschreibung jener
Gerite, welche bei der experimentellen Versuchsdurchfithrung verwendet werden. Dariiber hinaus
wird der Ablauf der Versuche beschrieben.

5.1 Versuchsprinzip

Im Rahmen der Experimente, die im Verlauf der vorliegenden Arbeit durchgefiihrt werden, werden
die physikalischen Eigenschaften der Proben bei mechanischer Krafteinwirkung getestet. Ziel der
Versuche ist es, die Belastungen zu simulieren, welche wahrend einer sechswéchigen Heilungsphase
bei distalen Radiusfrakturen auftreten, und die dabei entstehenden Deformationen der Frakturfrag-
mente zu messen.

Abbildung 14: Schematische Darstellung der Versuchsanordnung [7]

Um die Belastungen wihrend der Heilungsphase aus medizinischer Sicht moglichst realistisch
zu gestalten, wird ein sinusférmiger Verlauf der Krafteinwirkung gewihlt. [7] Die Krifte, welche
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bei den 2 Versuchsreihen zur Anwendung kommen, sind in Kapitel 5.5 angegeben. Die gewéhlten
Krafte miissen nicht nur grof genug sein, um die bereits erwdhnten in der Heilungsphase auftre-
tenden Krifte in einem kiirzeren Intervall zu simulieren, sondern auch so gew&hlt werden, dass
signifikante Messungen erfolgen kénnen. Hierbei muss unter anderem der physikalischen Struktur
der Proben Rechenschaft getragen werden. Zu geringe Werte wiirden keine aussagekriftigen Resul-
tate liefern. Eine zu grofte Krafteinwirkung hitte die vorzeitige Zerstorung der Proben zur Folge.
Um die Vergleichbarkeit mit parallel laufenden und vorangegangenen Studien zu gewahrleisten,
wird eine Belastung mit 2000 Zyklen gewidhlt. Von den Idealwerten mit einer Mittellast sowie ein-
er Amplitude von 400N musste je nach Versuchsreihe in Abhingigkeit der Widerstandsfdhigkeit
des Knochenmaterials abgewichen werden. In Bezug auf die Aussagekraft der Resultate ist dies
allerdings unproblematisch, da im vorliegenden Fall lediglich die Unterschiede der physikalischen
Parameter bedingt durch die Verschraubungen ausschlaggebend sind.

Abbildung 14 zeigt schematisch die Versuchsanordnung. Als Koordinatensystem wird ein Rechtssys-
tem verwendet. Die Orientierung der positiven Achsenrichtungen ist jeweils neben den entsprechen-
den Abbildungen der Proben zu sehen. Alle Gréfsen, welche in z - Richtung liegen, werden nachfol-
gend als axial bezeichnet, Grofen in x-Richtung sind mit dem Prifix Quer- versehen und Grofen
in y-Richtung werden als radial bezeichnet.

Griine Pfeile symbolisieren die Krafteinwirkung. Mittels der in Kapitel 5.2 verwendeten Priif-
maschine wird von distal eine zyklische sinusformige Kraft eingeleitet. Diese wirkt zunfchst un-
mittelbar auf die beiden distalen Frakturfragmente. Uber die Schrauben wird die Kraft auf das
Implantat iibertragen. Von dort erfolgt eine Weiterleitung auf den proximalen Frakturteil und
dessen Einspannung. Die dadurch entstehende Kraft, welche den Knochen fixiert, ist unterhalb
des proximalen Frakturteils dargestellt.

Von Interesse ist nun das Verhalten der Proben bei einer zyklischen Belastung. Um Aussagen
iiber die entstehenden Deformationen treffen zu kénnen, werden an charakteristischen Stellen Sen-
soren angebracht, die in Abbildung 14 durch nummerierte rote Pfeile dargestellt werden. In der ven-
tralen Ansicht ist nicht nur die longitudinale Fraktur, sondern auch die Aufteilung der einwirkenden
Kraft auf die beiden distalen Fragmente ersichtlich. Die Belastung fiihrt hier zu einer Vergroferung
des longitudinalen Frakturspaltes, welche von den Sensoren 3 und 4 erfasst wird. Die einwirkende
Kraft fiihrt weiters zu einer Komprimierung der gesamten Probe und damit einhergehend zu einer
Verschiebung der distalen Fragmente nach proximal. Dieses Verhalten wird mittels der Sensoren 1
und 2 erfasst. Aufserdem erfolgt unabhéngig von diesen Sensoren die vertikale Positionsbestimmung
des Priifzylinders, symbolisiert durch den roten Pfeil mit der Nummer 10. Diese Daten kénnen zur
Kontrolle und als Ersatz der Daten der Sensoren 1 und 2 eingesetzt werden. Die Sensoren 5 und 6
erfassen radiale Bewegungen und ermoglichen gemeinsam mit den Messwerten der Sensoren 1 und
2 die Berechnung der Verkippung. Bei den Proben der zweiten Versuchsreihe kommt zusétzlich die
Methode der Videoextensometrie zur Anwendung. Hierbei erfasst eine Videokamera die Bewegun-
gen von Markierungen, welche auf der Probe angebracht sind. Die Markierung 7 und 8 sind direkt
auf dem Implantat angebracht, die Markierung 9 unterhalb des Implantats. Die Bewegungen der
Markierungen geben Aufschluss iiber die Dynamik des Knochenmaterials.

Die im Folgenden als Rohdaten bezeichneten Messwerte, die durch sémtliche Sensoren aufgeze-
ichnet werden, werden mittels einer fiir diesen Zweck erstellten Software aufbereitet. Die Vor-
gangsweise bei der Berechnung der einzelnen Kenngrdfien wird in Kapitel 6 erldutert.
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5.2 Priifsystem

Bei den zyklischen Belastungstests kommt eine servopneumatische 2-Séulen-Tischpriifmaschine der
Firma Dyna-Mess® zum Einsatz. [13] Der vertikal entlang der Sdulen variabel positionierbare
Priifzylinder verfiigt iiber einen Hub von insgesamt 100 mm und kann eine maximale Priifkraft von
2,5 kN erzeugen.

Die Druckluftversorgung erfolgt mittels eines Kolbenkompressors des Herstellers AGRE® vom
Typ Twister 4800. [33] Dieser Kompressor ist mit einem 200 1 fassenden Behilter ausgestattet und
verfiigt iiber ein Hubvolumen von 655 1/min und einen zuldssigen Hochstdruck von 10 bar.

Die Bedienung der Priifmaschine erfolgt unter Verwendung eines auf Windows® basierenden
PCs mittels der von Dyna-Mess® entwickelten Software Dyna-TCC®. Uber eine Schnittstel-
lenkarte ist der PC mit einer Steuereinheit verbunden. Zuséatzlich ist auch eine Handsteuerung mit
der Steuereinheit verbunden, um den manuell bewegen zu Priifzylinder kénnen. Abbildung 15 zeigt
das gesamte Priifsystem.

Abbildung 15: Priifsystem: Priifrahmen (1), Priifzylinder (2), PC mit Dyna-TCC® Software (3),
Steuereinheit (4), Handsteuerung (5)
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5.3 Messtechnik

Die quantitative Erfassung der Deformationen der untersuchten Proben bei Belastung erfolgt durch
zwei Systeme.

5.3.1 Induktive Wegaufnehmer

Bei allen Proben werden die Deformationen der distalen Frakturfragmente mittels induktiver We-
gaufnehmer aufgezeichnet. Pro Raumrichtung kommt bei beiden distalen Fragmenten je ein derar-
tiger Sensor zum Einsatz.

Die Messspitzen der Wegaufnehmer sind gegen das restliche Gehduse beweglich. Eine Verén-
derung deren Position resultiert in einer Spannungsinderung des Sensors, welche iiber ein BNC-
Kabel zu einem Verstirker geleitet wird. Das verstérkte Signal wird einer Computerschnittstelle
{ibermittelt und von einer Anwendung, welche unter Verwendung des Programms DasyLab ® von
National Instruments ® erstellt wurde, weiterverarbeitet. Die verstirkte Spannung wird mit einer
Abtastrate von 100Hz gemessen und die entsprechenden Werte aller angeschlossenen Sensoren mit
einer fortlaufenden Zeitmarkierung in einer vorgegebenen Datei gespeichert. Vor dem eigentlichen
Einsatz als Messsensor miissen die Wegaufnehmer kalibriert werden. Hierzu wird jeder Sensor
in einer dafiir vorgesehenen Einspannung fixiert. Anschliefend wird die Lage der Messspitze um
eine bestimmte Strecke verdndert, wobei die Spannungsdnderung aufgezeichnet wird. Da die Span-
nungsinderung linear mit der Weginderung skaliert, kann auf einfache Weise ein Korrekturfaktor
ermittelt werden. Sobald dieser Faktor fiir jeden Sensor bekannt und in der Anwendung gespeichert
ist, wird die entsprechende Reskalierung automatisch durchgefithrt und die aufgezeichneten Daten
entsprechen ohne Umrechnung den tatsdchlichen Wegénderungen der Wegaufnehmer.

Abbildung 16: Induktiver Wegaufnehmer

Zusétzlich wird auch die von der Priifmaschine aufgewendete Kraft gemeinsam mit den Daten
der induktiven Sensoren gespeichert. Dies ist problemlos mdglich, da die Steuereinheit der Priif-
maschine eine der Kraft proportionale Spannung iiber einen BNC-Ausgang zur Verfiigung stellt.
Dieses Signal wird mittels der selben Schnittstelle, die auch zur Aufzeichnung der Daten der We-
gaufnehmer verwendet wird, verarbeitet und kann auch nach dem gleichen Schema kalibriert werden.
Der Vorteil dieser Methode besteht darin, dass somit die Daten der Wegaufnehmer und der Kraft
direkt korreliert gespeichert werden und nicht erst bei der Datenaufbereitung synchronisiert werden
miissen.

5.3.2 Videoextensometrie

Bei den Proben der zweiten Versuchsreihe verursacht die zyklische Belastung proximal insbeson-
dere unterhalb des Implantats eine elastischen sowie eine plastischen Deformation des verwendeten
Knochenmaterials. Bedingt durch die Anordnung der induktiven Sensoren kénnen diese nicht zwis-
chen der Deformation der distalen Frakturfragmente und des proximalen Probenteils unterscheiden.
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Aus diesem Grund wird bei den Proben der zweiten Versuchsreihe zusitzliche die Methode der
Videoextensometrie angewendet. Anhand dieser Daten ist es moglich im Rahmen der mathematis-
chen Auswertung die gewiinschte Deformation des distalen Probenbereiches zu isolieren.

Diese Vorgehensweise bietet gegeniiber konventionellen Wegaufnehmern den Vorteil, dass kein
direkter physischer Kontakt mit der Probe hergestellt werden muss. Dadurch ist es moglich, die Dy-
namik auch an Orten zu erfassen, die unter Verwendung herkémmlicher Sensoren nicht zugénglich
wéren. Anhand von Kontrollmarkierungen wird die vertikale Bewegung des Knochenmaterials im
proximalen Probenteil durch eine Kamera erfasst, welche iiber ein LabJack U6 Datenerfassungsmod-
ul mit dem PC verbunden ist. Mittels einer Aufzeichnungssoftware, wird die Bewegung der Markierun-
gen aufgezeichnet. Hierbei ist anzumerken, dass nur zweidimensionale Bewegungen in der Fokusebene
der Kamera detektiert werden kénnen. Aus diesem Grund muss die Kalibrierung des Videoexten-
someters bei jeder Probe erneut durchgefiihrt werden. Hierbei ist neben der korrekten manuellen
Fokussierung der Kamera auch auf eine ausreichende Beleuchtung zu achten. Sind diese Parameter
korrekt gewéahlt, erfolgt die eigentliche Kalibrierung mittels der Aufzeichnungssoftware. Aufser den
gewiinschten Messpunkten sind zwei zusétzliche Kontrollpunkte mit einem definierten Abstand von
einem Zentimeter auf jeder Probe befestigt. Diese Kontrollpunkte dienen dem System als Referenz,
anhand der die absoluten Bewegungen der anderen Punkte berechnet werden.

Es muss angemerkt werden, dass dem Einsatz dieser Methode Grenzen gesetzt sind. Die gle-
ichzeitige Erfassung, Auswertung und Speicherung der Kameradaten ist duferst rechenintensiv. Aus
diesem Grund kommt die Software auf einem zusétzlichen Rechner zum Einsatz. Weiters darf sich die
Probe nicht aus der Fokusebene der Kamera und auch innerhalb dieser nur mit einer bestimmten
Maximalgeschwindigkeit bewegen, da ansonsten die Erfassung der Markierungen verloren geht.
Diesen Einschrankungen wird zum einen mit einer Halbierung der Frequenz der Belastungszyklen
sowie einer geringeren Aufzeichnungsrate von 40 Datenpunkten pro 3 Sekunden Rechnung getragen.
Die unterschiedliche Anzahl an Datenpunkten der Messwerterfassung der Wegaufnehmer und der
Videoextensometrie kann im Rahmen der mathematischen Auswertung kompensiert werden, wie in
Kapitel 6.1.1 erlautert wird.

5.4 Vorbereitung der Proben

Die dem menschlichen Radius entsprechende Form der verwendeten Kunstknochen ist zwar im Hin-
blick auf die Ubertragbarkeit der Resultate in die klinische Praxis sinnvoll, stellt allerdings ein
Herausforderung in Bezug auf die Applikation der Messsensoren sowie die Einleitung der gewiin-
schten Kraft dar. Aus diesem Grund miissen gewisse Vorarbeiten an den Proben geleistet werden,
um deren Priifung und die Messwerterfassung iiberhaupt erst zu ermdoglichen.

Die auf die Proben wirkende Kraft muss gleichméfig auf die beiden distalen Frakturfragmente
iibertragen werden. Ausgehend von der Priifmaschine erfolgt die Krafteinwirkung iiber einen Alu-
miniumzylinder mit einer glatten, horizontal ausgerichteten Kontaktfliche. Das der menschlichen
Anatomie nachempfundene distale Radiusende der Proben stellt augenscheinlich ein suboptimales
Gegenstiick dar. Um eine optimale Kraftiibertragung sicherzustellen, wird gemé&f einer von Dipl.-
Ing. Dr.techn. Michael Schiiller entwickelten Methode ein Negativabdruck des distalen Probenendes
erstellt. [7] Zur Erzeugung dieses Abdrucks wird eine Probe an einem Dreibein befestigt und an-
schlieffend in einem mit noch flexiblem Injektionsmortel gefiillten Plastikzylindermantel versenkt.
Nachdem der Mortel ausgehértet ist, erhdlt man einen Stempel wie er in Abbildung 18 zu sehen ist.
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Abbildung 17: Erzeugung eines Stempels

Bei der ersten Versuchsreihe kommt ein groferer Stempel zum Einsatz, welcher das distale
Probenende vollstdndig umschliefst. Bei der zweiten Versuchsreihe wird ein deutlich kleinerer Stem-
pel verwendet, welcher kaum grofer als die Kontaktfliche des Priifzylinders ist.

Bei der ersten Versuchsreihe kommt zusétzlich noch ein zweiteiliges Gelenk zum Einsatz. Dieses
wird auf dem Stempel befestigt und ermoglicht eine bessere Kraftiibertragung insbesondere bei
einer Verkippung der distalen Segmente. Bei der zweiten Versuchsreihe kommt stattdessen ein
auf dem Stempel fixierter 'Teller’ aus Aluminium zur Anwendung. Dieser Teller umschliefft das
Endstiick des Priifzylinders und verhindert dessen Abwandern bei einer Verkippung, gleichzeitig
ist aber die Beweglichkeit der Kontaktfliche eingeschrinkt. Diese Konfiguration entspricht jener in
vergleichbaren Arbeiten und wird daher dem Einsatz des Gelenks vorgezogen. [7]

Abbildung 18: a) Stempel der ersten Versuchsreihe mit Gelenk, b) Stempel der zweiten Versuch-
sreihe, ¢) Stempel der zweiten Versuchsreihe mit Aluminiumteller

Um sinnvolle Messwerte zu erhalten, ist es unerldsslich, dass die Messspitzen der induktiven We-
gaufnehmer auf glatten, ebenen Flichen aufliegen, welche normal zur Raumrichtung der jeweiligen
zu messenden Deformation orientiert sind. Ansonsten konnte bereits eine Bewegung in eine andere
Raumrichtung zu einer Anderung der Messgroke fiihren. Aus diesem Grund erfolgt die Detektion

28



der Deformationen nicht direkt an der Probenoberfliche. Stattdessen kommen Quader aus Plex-
iglas zum FKEinsatz. Diese werden an einer Seite an die jeweilige Probenoberfliche angepasst und
anschlieffend mittels eines Zwei-Komponenten-Epoxidklebers befestigt.

Bei der ersten Versuchsreihe erfolgt die Positionierung der Quader direkt auf dem Stempel.
Dadurch geht zwar die Information iiber die Deformationen in x-Richtung verloren, doch das Risiko
einer Ablosung der Quader auf Grund einer unpassenden Mischung der Kleberkomponenten kann
auf diese Weise vermieden werden. Weiters hat sich das verwendete Knochenmaterial der ersten
Versuchsreihe bei im Vorfeld durchgefiihrten Tests als ungiinstig erwiesen, wodurch das Augenmerk
bei dieser Versuchsreihe auf einer ziigigen und verlésslichen Priifung liegt. Auflerdem legen andere
Veroffentlichungen nahe, dass insbesondere die Quersteifigkeit bei derartigen Implantatsystemen
mehr als ausreichend und zumeist nur von peripherem Interesse ist. [7]

Da der Stempel der zweiten Versuchsreihe deutlich kleiner ist und die distalen Frakturfragmente
nicht umschliefit, werden die Plexiglasquader direkt auf die Probenoberfliche aufgebracht. Es erfol-
gt somit auch eine Erfassung der Querdeformation. Die Positionierung der Quader muss bei jeder
Probe erneut durchgefiihrt werden. Um die Reproduzierbarkeit der Positionierung zu gewéhrleis-
ten, kommt eine aus Aluminium gefertigte Hilfskonstruktion zum Einsatz, welche in Abbildung 19
dargestellt ist.

Abbildung 19: Applikation der Plexiglasquader
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5.5 Experimentelle Versuchsdurchfiihrung

Um die aufbereiteten Proben einer Belastungspriifung unterziehen zu kénnen, miissen diese in einer
fiir diesen Zweck erstellten Vorrichtung platziert werden. Weiters wird durch den Aufbau auch eine
stabile Positionierung der Sensoren ermdglicht, welche fiir korrekte Messwerte unerlidsslich ist.

Die Proben werden in einem als 'POM’ bezeichneten, aus Kunststoff bestehenden Hohlzylinder
befestigt. Der Innendurchmesser des Zylinders entspricht hierbei exakt dem Aufendurchmesser des
Plastikrohrs, welches den unteren Abschluss der Proben bildet.

Mittels eines Metallbandes wird der obere Rand des POMs zusatzlich wiahrend der Versuche
fixiert, um horizontale Bewegungen der Proben zu minimieren.

Der Zylinder ist auf einer Haltekonstruktion aus Metall befestigt, welche wiederum mit einer
groferen Aluminiumscheibe fest verschraubt ist. Am duferen Rand dieser Scheibe befinden sich die
Positionierhilfen, mittels welcher sowohl die Wegaufnehmer als auch bei der zweiten Versuchsreihe
die Digitalkamera der Videoextensometrie in den Versuchsaufbau eingebracht werden.

Die Positionierhilfen bestehen aus senkrechten mit der grofen Aluminiumplatte verschraubten
Staben. Auf diesen konnen iiber ein Gelenk weitere Stidbe ausgerichtet werden. An einem Ende
befinden sich Vorrichtungen zur Aufnahme der induktiven Wegaufnehmer, welche zusétzlich {iber
eine Feinjustierung verfiigen.

Abbildung 20: Befestigungsstange mit Gewinde (1), gelenkige Verbindung (2), Feinjustierung (3),
Befestigung des Sensors (4)

Sobald alle Sensoren ausgerichtet und justiert sind, wird die Haltekonstruktion unterhalb des
Priifzylinders positioniert. Nach Einstellung der gewiinschten Parameter der Belastungspriifung
unter Verwendung der Dyna-TCC® Software kann mit der Messung begonnen werden. Abbildung
21 zeigt eine fertig priparierte Probe kurz vor Beginn der Messung.
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Abbildung 21: Probe mit justierten Sensoren und Kamera kurz vor Messbeginn: Kamera (1), POM
mit Probe (2), Positionierhilfe (3)

Abbildung 22: Vollsténdiger Versuchsaufbau mit einer Probe der zweiten Versuchsreihe: PC Sys-
tem der Videoextensometrie (1), zusédtzliche Beleuchtung (2), Steuerung der Priifmaschine (3), PC
System der Priifmaschine (4), PC Schnittstelle der induktiven Wegaufnehmer (5), PC System zur
Datenerfassung der Wegaufnehmer (6), Vorverstérker (7)
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Da sowohl die Steuerung der Priifmaschine als auch die Messwerterfassung der Wegaufnehmer
sowie bei der zweiten Versuchsreihe die Detektion der Videoextensometrie auf nicht miteinander
synchronisierten Computersystemen erfolgt, werden die einzelnen Messsysteme manuell einzeln ges-
tartet.

Zu Beginn jeder Priifung erfolgt eine Einschwingphase. Dies bedeutet, dass die eingespannte
Probe nicht bereits bei der ersten Schwingung mit der gewiinschten Amplitude und Mittellast
belastet wird. Anstattdessen erfolgt eine graduelle Erhohung der beiden Parameter bis zu den
gewiinschten Zielwerten innerhalb von 10 Belastungszyklen.

Ist die gewiinschte Belastung erreicht, erfolgt die eigentliche Probenpriifung mit den gewahlten
Parametern.

5.6 Parameter

Ziel der vorliegenden Arbeit ist es, die Deformationen der Fragmente der beschriebenen Fraktur
zu detektieren und aus den dabei erhaltenen Daten Unterschiede auf Grund der verschiedenen
Verschraubungen der verwendeten Implantate festzustellen. In diesem Sinne gilt es, geeignete Ver-
suchsparameter zu finden.

Zum einen sollten diese Parameter einen ausreichenden Bezug zu realen Situationen aufweisen.
Ansonsten sind die Ergebnisse nicht in die klinische Praxis {ibertragbar. Zum anderen muss auch
den physikalischen Gegebenheiten der Proben Rechnung getragen werden.

Gemafs der medizinischen Statistik entspricht eine zyklische Belastung von 400 N Amplitude bei
einer Mittellast von ebenfalls 400 N mit insgesamt 2000 Zyklen bei einer Frequenz von 1 Hz jenen
Belastungen, welche durchschnittlich bei einer sechswochigen Knochenheilungsphase auftreten. [7]

Bedingt durch die geringe Steifigkeit der Proben musste von diesen Idealwerten abgewichen
werden. Insbesondere bei der ersten Versuchsreihe stellt sich die Wahl geeigneter Parameter als
grofte Herausforderung dar. Das gewahlte Probenmaterial weist eine derart geringe Steifigkeit auf,
dass die maximale Belastung sehr gering ausféllt. Aus diesem Grund wurde bei den beiden Probe-
narten der ersten Versuchsreihe keine iibereinstimmende Absolutbelastung gewéhlt. Stattdessen
wurde eine einheitliche in Relation zu der im Vorfeld bestimmten Maximalbelastung der jeweiligen
Probenart prozentuale Belastung gewahlt. Die Verwendung der maximal moglichen Werte jener
Proben mit geringerer Steifigkeit hétte dazu gefiihrt, dass bei den Proben mit héherer Steifigkeit
kaum Deformationen aufgetreten wéren.

Auch bei der zweiten Versuchsreihe muss von den Idealwerten abgewichen werden. Neben einer
Anpassung an die Steifigkeit des Probenmaterials, ist auch der Einsatz der Videoextensometrie
ein limitierender Faktor. Da die Dynamik der Proben das Detektionsvermdgen des verwendeten
Systems bei einer Frequenz von 1 Hz iibersteigt, muss die Frequenz der zyklischen Belastung bei
der zweiten Versuchsreihe halbiert werden. [12, 11, 10]

Es wurden folgende Parameter fiir die experimentelle Versuchsdurchfithrung festgelegt:

| Probentyp | Mittellast [N] | Amplitude [N] [ Frequenz [Hz] | Belastungszyklen

P1S1 250 230 1 2000
P1S2 390 360 1 2000
P3S1/ P3S2 300 280 0,5 2000
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6 Datenauswertung

Dieses Kapitel umfasst die Beschreibung der mathematischen Auswertung der gemessenen Daten
sowie die daraus gewonnen Erkenntnisse.

6.1 Auswerteverfahren

Nach Abschluss der Belastungstests, liegen die gemessenen Daten aller Sensoren in Form von je einer
digitalen Datei pro Probe vor. Diese weisen einen tabellarisch formatierten Inhalt auf. Jede Zeile
enthilt die jeweils simultan ermittelten Werte aller Sensoren, jede Spalte enthélt die Messdaten
eines Sensors in chronologischer Reihenfolge.

Diese Rohdaten umfassen neben den Werten der insgesamt 6 Wegaufnehmer auch die aufgewen-
dete Kraft und die verstrichene Messzeit. Um daraus die gewiinschten physikalischen Parameter zu
berechnen, wird eine modifizierte Version eines von Dipl.-Ing. Dr.techn. Michael Schiiller erstellten,
auf VisualBasic basierenden Makros fiir Microsoft Excel verwendet, welches freundlicherweise fiir
die Auswertung der vorliegenden Proben zur Verfiigung gestellt wurde.

Nachfolgend wird die Funktionsweise des verwendeten Makros erldutert.

6.1.1 Aufbereitung der Rohdaten

Da es technisch nicht mdoglich ist, die Messdatenerfassung mit der Steuerung der Priifmaschine zu
synchronisieren, enthalten die aufgezeichneten Daten auch Informationen, welche im Rahmen der
Auswertung nicht ben6tigt werden. Diese nicht nutzbaren Daten werden in einem ersten Schritt von
jenen Daten getrennt, welche eigentlich von Interesse sind. Zu diesem Zweck wird die gemessene
Kraft in Bezug auf die gewdhlten Parameter untersucht. Werden Schwingungen mit passender
Amplitude und Mittellast gefunden, werden alle dazugehorigen Daten fiir die weitere Auswertung
gespeichert.

Im Anschluss daran werden die extrahierten Messdaten normiert. Als Bezugspunkt wird die
Messgrofe jedes Sensors verwendet, welche im entlasteten Zustand am Beginn des ersten Belas-
tungszyklus detektiert wurde.

Bei den Proben der zweiten Versuchsreihe werden zusitzlich die Daten der Videoextensome-
trie beriicksichtigt. Dies ist notwendig da der idealerweise statische proximale Probenteil wihrend
der Versuche, bedingt durch das Probenmaterial, unterhalb des Implantats ebenfalls elastische
und plastische Deformationen erleidet. Auf Grund der technischen Eigenschaften des verwende-
ten Videoextensometers musste die Frequenz der zyklischen Belastungsdauer auf 0,5 Hz halbiert
werden. Weiters ist die Datenerfassungsrate des Videoextensometers geringer als diejenige der in-
duktiven Wegaufnehmer. Dadurch ist es nicht moglich, jedem Messwert der Wegaufnehmer einen
Messwert der Videoextensometrie zuzuweisen. Um die unerwiinschte Bewegung dennoch fiir je-
den Messpunkt herausfiltern zu kénnen, erfolgt ein Abgleich der Daten mittels der Kraft, welche
ebenfalls bei der Videoextensometrie aufgezeichnet wird. Wie bei den Daten der Wegaufnehmer
erfolgt eine Unterscheidung gewiinschter und unerwiinschter Daten iiber die bei der Datenerfassung
gemessenen Werte fiir die Mittellast und Amplitude der Kraft. Es ergeben sich nun jeweils zusam-
mengehorige Schwingungen der gemessenen Kraft bei den Daten der induktiven Wegaufnehmer und
des Videoextensometers. Bei jeder detektierten Schwingung in den Daten der Videoextensometrie
wird der Unterschied zwischen der maximalen und minimalen Position der auf der Probe befind-
lichen Marker und daraus die Positionsdifferenz bestimmt. Unter der Annahme, dass die Bewegung
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des proximalen Probenteils linear mit steigender Kraft verlauft, wird die ermittelte Differenz anteilig
von jedem axialen Messpunkt der korrespondierenden Schwingung der Wegaufnehmer abgezogen.

Den Abschluss der Rohdatenaufbereitung bildet die Mittelung der Werte der jeweiligen Sensor-
paare.

6.1.2 Mathematische Datenauswertung

Die verarbeiteten Rohdaten beinhalten nun ausschliefslich die Dynamik der distalen Frakturfrag-
mente. Es gilt nun, daraus die gewiinschten physikalischen Parameter zu berechnen.

6.1.2.1 Deformationen

Die elastische und insbesondere die plastische Deformation der Frakturfragmente sind entschei-
dende Kenngrofen in Bezug auf die Qualitit der verwendeten Kombination aus Implantat und
Verschraubung. Ist die plastische Verformung der Proben nach Abschluss der Belastungspriifung zu
grofs, ist die gewdhlte Form der Frakturfixierung als ungeeignet zu bezeichnen. Die Folge wire eine
Fehlstellung des distalen Radiusendes und somit eine Funktionseinschrankung des Handgelenks.
Eine hohe elastische Deformation hat einen verldngerten oder im schlimmsten Fall unvollstandigen
Heilungsprozess zur Folge. [7, 30, 27]

Um Klarheit iiber die Deformationen der Proben zu erhalten, wird jeder Belastungszyklus einzeln

untersucht. Abbildung 23 veranschaulicht die Auswertung.

Deformationen
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Abbildung 23: Grafische Darstellung der elastischen und plastischen Deformationen

Wird ein Belastungszyklus visualisiert, stellt sich die plastische Deformation auf der x-Achse als
Abstand vom Koordinatenursprung dar. Der erste Belastungszyklus wird als Offset fiir die plastische
Deformation herangezogen. Im Verlauf der Belastungspriifung wird diese permanente Verformung
grofer.

Die elastische Deformation ist die Differenz zwischen dem minimalen (Entlastung) und maxi-
malen x-Wert (grofte Belastung) des Graphen. Bedingt durch physikalische Anderungen der Proben-
geometrie nimmt die elastische Deformation mit fortschreitender Versuchsdauer geringfiigig ab.
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Mittels geeigneter Auswertefunktionen kénnen die Messdaten auf diese Weise ausgewertet wer-
den.

Stellt man nun die einzelnen ermittelten Werte fiir verschiedene Belastungszyklen wie in Abbil-
dung 23 dar, erhiilt man einen Uberblick iiber den Verlauf der auftretenden Deformationen.

6.1.2.2 Steifigkeit

Die Steifigkeit verkniipft gem&f Formel 3 die auftretenden Deformationen mit der einwirkenden
Kraft. Diese Kenngrofe ermoglicht somit Aussagen iiber die Qualitét der verwendeten Kombination
aus Implantat und Verschraubung.

Die Evaluierung dieses Parameters erfolgt ebenfalls {iber die Betrachtung der einzelnen Be-
lastungszyklen. Betrachtet man Abbildung 23, so zeigt sich ein charakteristisches Verhalten der
Probenbewegungen. Graphisch dargestellt formen Be- und Entlastung eine Hysterese. Getrennt be-
trachtet konnen beide in guter Ndherung als linear angesehen werden. Zur Auswertung wird das
Verhalten bei Belastung herangezogen. Die Steifigkeit entspricht der Steigung der linearen Regres-
sionsgeraden.

6.1.2.3 Verkippung

Im Verlauf der Belastungspriifung zeigt sich neben der "klassischen’ Deformation auch eine Verkip-
pung der distalen Fragmente. Mit fortschreitender zyklischer Belastung entsteht ein zunehmender
Winkel zwischen der Ausrichtung der distalen Probenoberfliche und der Horizontalen. Abbildung
24 zeigt jene Grofen, die zur Berechnung dieser Verkippung notwendig sind.

Vor der Belastung betragt der Winkel zwis-

chen proximalem und distalem Probensegment T ] [
a und danach «'. Die Differenz entspricht der \ f /
Verkippung. Die benétigten Grofen r und a ,'/IL
konnen direkt von den Proben abgemessen wer- o
den. Die Groke d wird aus der plastischen :
Deformation ermittelt. Unter Verwendung von
Formel 6 kann nun die Verkippung A« berech-
net werden.

o — arcsin (‘5) 9 (4) Abbildung 24: Berechnung der Verkippung [7]

a—d
o = arcsin <2> -2 (5)
r
a a—d
Aa=2- (arcsin <2> — arcsin <2>> (6)
r T

Ab einer plastischen Verkippung von 5° ist mit einer anatomischen Beeintréchtigung zu rechnen.
[7] Wird dieser Wert iiberschritten, kann vom Versagen des Implantats gesprochen werden.
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6.2 Ergebnisse

Insgesamt wurden jeweils 3 Proben eines jeden Typs mit den festgelegten Werten getestet. Die
dabei erhaltenen Daten werden fiir jeden Parameter einzeln gemittelt. Im Folgenden werden die
resultierenden Daten dargestellt und die daraus gewonnenen Erkenntnisse erldutert. Neben einer
grafischen Darstellung erfolgt zusitzlich eine Gegeniiberstellung der Kenngréfen zu Beginn und am
Ende der Belastungsversuche, um Aussagen iiber belastungsbedingte Veranderungen zu erleichtern.
Die Angaben der Tabellen stellen Mittelungen der jeweils 10 ersten und letzten Belastungszyklen
dar.

6.2.1 Erste Versuchsreihe

Bei der ersten Versuchsreihe erwies sich das Probenmaterial als Schwachstelle. Bedingt durch die
geringe Belastbarkeit der Proben und die Form des verwendeten Stempels, konnen nur eingeschrank-
te Aussagen iiber die Eigenschaften dieser Proben gemacht werden. Aus diesem Grund wird nur auf
jene physikalischen Grofsen eingegangen, deren Messbarkeit keinen Einschrénkungen unterworfen
war.

6.2.1.1 Acxiale Steifigkeit

Die axiale Steifigkeit der Proben mit Stiitzschrauben ist deutlich hoher als jene bei den Proben ohne
Schrauben. Hierbei muss zusétzlich beriicksichtigt werden, dass die Proben mit Stiitzschrauben
hoheren Kréften ausgesetzt waren. Dass diese Proben dennoch eine hohere Steifigkeit aufweisen ist
ein klarer Hinweis auf den Nutzen der zusétzlichen Schrauben.

Ebenfalls erkennbar ist, dass die Steifigkeit beider Proben anndhernd konstant ist und im Laufe
der Belastungstests langsam ansteigt. Dieses Verhalten ist bedingt durch physikalische Verdnderun-
gen, wie etwa Setzungsvorgingen der distalen Frakturfragmente der Proben.

Axiale Steifigkeit
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Abbildung 25: Verlauf der axialen Steifigkeiten bei der ersten Versuchsreihe
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P1S1 | P1S2
Beginn | 1010 | 1451
Ende 1129 | 1509

Tabelle 1: Axiale Steifigkeit [%}

6.2.1.2 Axiale Deformationen

Die axiale plastische Deformation zeigt bei beiden Probentypen ein dhnliches Verhalten. Zu Beginn
steigt die Deformation schnell an. Nach etwa 200 Zyklen wird das Anstiegsverhalten ndherungsweise
linear.

Axiale plastische Deformation
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Abbildung 26: Verlauf der axialen plastischen Deformationen

PISI | P1S2
Beginn | 0,05 | 0,04
Ende | 0,27 | 0,22

Tabelle 2: Axiale plastische Deformation[mm]

Wie aus Abbildung 26 ersichtlich ist, ist die Deformation bei Verwendung der Stiitzschrauben
geringer. Es sollte dabei aber beachtet werden, dass die ohnehin nicht sehr stark ausgepragte plas-
tische Deformation bei den Proben des Typs P1S2 nur um einen Absolutwert von ca. 0.05 mm
geringer ist als bei den Proben des Typs P1S1 . Aus therapeutischer Sicht ist diese Differenz zu
vernachlissigen.

In Anbetracht der bisherigen Ergebnisse ist der Verlauf der elastischen Deformation auf den
ersten Blick durchwegs unerwartet. Wie in Abbildung 27 zu erkennen ist, ist die elastische De-
formation grofier, wenn Stiitzschrauben zur Anwendung kommen. Unter Beriicksichtigung des ver-
wendeten Knochenmaterials ist dieses Verhalten allerdings verstindlich. Die zusétzlichen Schrauben
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versteifen die Probe. Dadurch bewegt sich die gesamte Probe, bedingt durch das schwache Knochen-
material. Ebenfalls auffallend ist die leichte Abnahme der elastischen Deformation im Verlauf der
Belastungstests.

Axiale elastische Deformation
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Abbildung 27: Verlauf der axialen elastischen Deformation

P1S1 | P1S2
Beginn | 0,48 | 0,52
Ende 0,43 0,5

Tabelle 3: Axiale elastische Deformationen [mm)]

6.2.1.3 Verkippung

Wie auch die axiale Deformation gliedert sich die Verkippung in einen plastischen und einen elastis-
chen Anteil.

Der plastische Anteil ist wie auch bei den Deformationen von grofser Bedeutung bei der Knochen-
heilung. Wie anhand von Abbildung 28 zu erkennen ist, vermindern die zusétzlichen Schrauben bei
den Proben des Typs P1S2 die Verkippung. Zu Beginn des Priifvorgangs steigt die plastische Verkip-
pung relativ stark an und nimmt anschliefsend einen linearen Verlauf. Wie bereits bei der axialen
plastischen Deformation ist der letztendliche Vorteil bei Anwendung der Schrauben mit etwa 0,2°
nicht von therapeutischer Relevanz.

Die elastische Verkippung ist unter Beriicksichtigung der bisherigen Ergebnisse durchwegs nachvol-
lziehbar. Neben einer geringfiigigen Abnahme ist die Linearitét dieser Kenngrofie in Abbildung 29
klar erkennbar. Die Tatsache, dass bei Verwendung von Stiitzschrauben auch die elastische Verkip-
pung hoher ausfillt, ist durch die Kombination des schwachen Knochenmaterials und stirkeren
Verbindung zwischen proximalem und distalem Probenteil erklarbar.
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Abbildung 28: Verlauf der plastischen Verkippung

P1SI | P1S2
Beginn | 0,05 | 0,04
Ende | 0,27 | 0,22

Tabelle 4: Plastische Verkippung [°]
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Abbildung 29: Verlauf der elastischen Verkippung

P1S1 | P1S2
Beginn | 0,48 | 0,52
Ende 0,43 0,5

Tabelle 5: Elastische Verkippung [°]
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6.2.2 Zweite Versuchsreihe

Bei der zweiten Versuchsreihe sind auf Grund der Form des verwendeten Stempels und geeigneten
Knochenmaterials die Daten aller Sensoren fiir die Auswertung verwendbar.

Bedingt durch die hohere Steifigkeit des Knochenmaterials und Einsatz des Videoextensometers
bei dieser Versuchsreihe treten die Eigenschaften der verwendeten Implantate hervor. Weiters lassen
die einheitlichen und vergleichsweise hohen einwirkenden Kréfte auf beide Probentypen der zweiten
Versuchsreihe nicht nur den unmittelbaren Vergleich sondern auch Riickschliisse auf die klinische
Praxis zu.

6.2.2.1 Acxiale Steifigkeit

Wie bereits bei der ersten Versuchsreihe ist die Steifigkeit bei den Proben mit Stiitzschrauben
grofser. Die Absolutwerte sowie die Steifigkeitsdifferenz der beiden Probentypen fallen allerdings
bedingt durch die grofere Krafteinwirkung geringer aus.

Gut erkennbar ist wiederum der leichte lineare Anstieg der Steifigkeit im Verlauf der Belas-
tungstests. Der in Tabelle 6 ersichtliche Abfall der Steifigkeit gegen Ende der Messungen ist der
Ermiidung des Knochenmaterials geschuldet. Um einen besseren Eindruck der Probeneigenschaften
zu erlangen, spiegeln die in Tabelle 6 angegeben Werte am Ende der Tests die Steifigkeiten unmit-
telbar vor dem Einbruch wider.
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Abbildung 30: Verlauf der axialen Steifigkeit

P3S1 | P3S2
Beginn | 606 730
Ende 654 801

Tabelle 6: Axiale Steifigkeit [-2]
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6.2.2.2 Axiale Deformationen

Die axiale plastische Dehnung zeigt einen zur ersten Versuchsreihe &hnlichen Verlauf. Zu Beginn
erfolgt ein starker Anstieg, welcher sich anschlieftend linear fortsetzt. Im Vergleich zeigt sich, dass
der lineare Verlauf bei der zweiten Versuchsreihe frither, etwa nach 100 Zyklen, einsetzt. Dies ist
ein Zeichen fiir die allgemein hohere Widerstandsfahigkeit der Proben der zweiten Versuchsreihe.

Bedingt durch die groferen Kréfte, fallen die Absolutwerte héher aus.
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Abbildung 31: Verlauf der axialen plastischen Deformation

P3S1 | P3S2
Beginn | 0,74 | 0,03
Ende | 1,95 | 1,21

Tabelle 7: Axiale plastische Deformation[mm]
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Abbildung 32: Verlauf der axialen elastischen Deformation
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P3S1 | P3S2
Beginn | 0,08 | 0,81
Ende | 0,9 | 0,74

Tabelle 8: Axiale elastische Deformation|[mm]

Die axiale elastische Deformation weist zwar im direkten Vergleich zu den Werten der ersten
Versuchsreihe ebenfalls hohere Werte auf, es ergibt sich aber das ’gewohnte’ Bild mit niedrigeren
Werten bei Einsatz der Stiitzschrauben.

Diese Tatsache ist wiederum ein Zeugnis der verbesserten Probeneigenschaften bedingt durch
die Verwendung des geeigneteren Knochenmaterials.

Auffallig ist die geringfiigige Abnahme der elastischen Deformation mit fortschreitender Belas-
tung. Dieser Umstand ist auf die verminderte Beweglichkeit bedingt durch die allmihliche Schliefsung
des transversalen Frakturspalts erklarbar.

6.2.2.3 Radiale Steifigkeit

Die radiale Steifigkeit ist insbesondere bei den Proben des Typs P3S1 vergleichsweise gering und
relativ konstant. Bei Verwendung der Stiitzschrauben liegt die radiale Steifigkeit zwar klar hoher,
nimmt aber mit steigender Zyklenzahl ab.

Dieses Ergebnis zeigt eine hohe Beweglichkeit der Proben in radialer Richtung an. Weiters ist
aus den Daten abzulesen, dass die Stiitzfunktion der Schrauben in radialer Richtung im Lauf der
Zeit abnimmt.
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Abbildung 33: Verlauf der radialen Steifigkeit
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P3S1 | P3S2
Beginn | 344 | 627
Ende | 366 | 515

Tabelle 9: Radiale Steifigkeit [%]

6.2.2.4 Radiale Deformationen

Die radiale plastische Deformation nimmt insbesondere bei den Proben des Typs P3S1 den ’typis-
chen’ Verlauf mit einem starken Anstieg zu Beginn, gefolgt von einem linearen Anstieg ab circa 200
Zyklen. Kommen Stiitzschrauben zum Einsatz, verlduft der Anstieg der Deformation von Beginn
an linear. Dies ist ein klares Zeichen fiir die Verbesserung der Fixierungseigenschaften des Implan-
tats durch Verwendung der Schrauben. Die Absolutwerte der radialen plastischen Deformation sind
allerdings bei beiden Probentypen aus therapeutischer Sicht unproblematisch.

Radiale plastische Deformation

045 -
04 -
035 -
03 -
T 025
£ 02 - ——p3s1
0.15 -
01 -
0.05 -

== P352

0 400 800 1200 1600 2000
Zyklen

Abbildung 34: Verlauf der radialen plastischen Deformation

P3S1 | P3S2
Beginn | 0,03 | 0,00
Ende | 0,38 | 0,19

Tabelle 10: Radiale plastische Deformation[mm]

Die radialen elastischen Deformationen sind zwar von Beginn an relativ grof, &ndern sich allerd-
ings im Verlauf der Belastungstests kaum.
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Radiale elastische Deformation
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Abbildung 35: Verlauf der radialen elastischen Deformation

P3S1 | P3S2
Beginn | 1,72 | 0,95
Ende 1,61 | 1,14

Tabelle 11: Radiale elastische Deformation[mm]

6.2.2.5 Quersteifigkeit

Die Quersteifigkeit zeigt einen sehr einheitlichen Verlauf.
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Abbildung 36: Verlauf der Quersteifigkeit
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P3S1 | P3S2
Beginn | 2866 | 2498
Ende | 3280 | 2631

Tabelle 12: Quersteifigkeit [%]

Lediglich zu Beginn der Messungen ist dieser Parameter signifikant grofser. Diesem Umstand ist
allerdings keine grofie Bedeutung beizumessen. Speziell zu Beginn der Messungen kann es vorkom-
men, dass sich die einzelne Frakturfragmente geringfiigig verkeilen und im Verlauf der Belas-
tungspriifung wieder 16sen. Die anféngliche hohe Steifigkeit der Proben des Typs P3S1 basiert
auf diesem Phénomen.

Weiters l&sst sich anhand dieser Ergebnisse ablesen, dass die zusétzlichen Schrauben kaum Ein-
fluss auf den longitudinalen Frakturspalt haben.

6.2.2.6 Querdeformationen

Ungewohnlicher Weise féllt die plastische Querdeformation bei Einsatz der Stiitzschrauben héher
aus. Dieses Ergebnis steht im klaren Kontrast zu den Steifigkeiten der anderen Raumrichtun-
gen. Es gilt allerdings die ermittelten Absolutwerte zu beriicksichtigen. Die Unterschiede bewe-
gen sich am Ende der Belastungsprifungen im Bereich weniger hundertstel Millimeter und haben
dementsprechend kaum Auswirkungen in der klinischen Praxis.
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Abbildung 37: Verlauf der plastischen Querdeformation

P3S1 | P3S2
Beginn | 0,04 0,02
Ende 0,12 0,17

Tabelle 13: Plastische Querdeformation[mm]

Die elastischen Querdeformationen der beiden Probentypen zeigen nur minimale Unterschiede.
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Auch dieses Ergebnis ldsst darauf schlieffen, dass die zusétzlichen Schrauben kaum Einfluss auf den
longitudinalen Frakturspalt haben.
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Abbildung 38: Verlauf der elastischen Querdeformation

P3S1 | P3S2
Beginn | 0,25 0,24
Ende 0,21 | 0,23

Tabelle 14: Elastische Querdeformation[mm]

6.2.2.7 Verkippung

Die plastische Verkippung zeigt den bei einigen anderen Parametern ebenfalls vorzufindenden Ver-
lauf eines starken Anstiegs zu Beginn, gefolgt von einem geringfiigigeren linearen Anstieg, welcher
in diesem Fall bei etwa 100 Zyklen einsetzt.

Es zeigt sich, dass bei den Proben des Typs P3S2 die Verkippung am Ende der Messungen um mehr
als 1° geringer ausfillt. Bei beiden Probentypen bleibt die plastische Verkippung allerdings unter
dem kritischen Wert von 5°.

Die elastische Verkippung ist nahezu konstant. Mit fortschreitender Belastung nimmt sie min-
imal linear ab. Wie auch bei anderen Messgrofsen ist dieses Verhalten in der eingeschrinkten Be-
weglichkeit durch die zunehmende Schliefung des transversalen Frakturspalts begriindet.

Da die Absolutwerte der Verkippung bei der zweiten Versuchsreihe unter realistischen Bedingung
ermittelt wurden, wird abschlieffend noch ein gewichteter Kippwinkel angefiihrt. Hierfiir wird in
Anlehnung an die Arbeit von Dipl.-Ing. Dr.techn. Michael Schiiller [7] der plastische Anteil der
Verkippung multipliziert mit dem Gewichtungsfaktor % zur plastischen Verkippung addiert. Die
Gewichtung beriicksichtigt, dass die elastische Verkippung zwar Einfluss auf die Knochenheilung
hat, die plastische Verkippung allerdings die dominante Ursache bei Fehlstellungen ist.

In Anbetracht der bisherigen Ergebnisse ist es kaum iiberraschend, dass die mit zusétzlichen
Schrauben versorgten Implantate P3S2 eine deutlich geringere gewichtete Verkippung aufweisen.
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Abbildung 39: Verlauf der plastischen Verkippung

P3S1 | P3S2
Beginn | 1,66 | 0,91
Ende 4,46 | 3,16

Tabelle 15: Plastische Verkippung [°]
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Abbildung 40: Verlauf der elastischen Verkippung

P3S1 | P3S2
Beginn | 5,93 4.9
Ende 5,59 | 4,61

Tabelle 16: Elastische Verkippung [°]
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Gewichtete Verkippung
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Abbildung 41: Verlauf der gewichteten Verkippung

P3S1 | P3S2
Beginn | 3,48 2,54
Ende 6,08 4,7

Tabelle 17: Gewichtete Verkippung [°]

6.2.3 Zusammenfassung

Auch wenn auf Grund der geringen Belastungen die Ergebnisse der ersten Versuchsreihe im Hinblick
auf die erhaltenen Absolutwerte keine Aussagekraft besitzen, so lassen sich bereits gewisse Tenden-
zen erkennen. Der Einsatz zusétzlicher Stiitzschrauben erhdht insbesondere die ausschlaggebende
axiale Steifigkeit und vermindert die plastische Deformation sowie die plastische Verkippung.

Bei Betrachtung der Auswertungen der zweiten Versuchsreihe zeigt sich weiters, dass die zusét-
zlichen Schrauben insbesondere die plastische axiale Verformung senken. Bei der elastischen axialen
Deformation ist dieser Effekt zwar auch messbar, aber nicht so stark ausgepréigt. Auch in radi-
aler Richtung ist dieses Verhalten beobachtbar. Allerdings wirken sich bei diesem Parameter die
zusitzlichen Schrauben stirker auf die elastische, als auf die ohnehin nicht sehr grofie plastische
Deformation aus. Auf die Quersteifigkeit und die dazugehorigen Deformationen hat die Art der
Verschraubung hingegen keine nennenswerten Auswirkungen. Ganz im Gegensatz zur Verkippung;:
Sowohl plastisch als auch elastisch ist eine signifikante Verminderung der Verkippung um iiber 1°
messbar. Dennoch bleibt auch ohne zuséitzliche Schrauben die plastische Verkippung unter dem
kritischen Wert von 5°.

Abschliefend kann gesagt werden, dass die Verwendung zusétzlicher Schrauben eine klare Verbesserung
insbesondere bei den ausschlaggebenden Parametern der axialen plastischen Deformation und der
plastischen Verkippung zur Folge hat. Dennoch sollte nicht unerw&hnt bleiben, dass auch ohne
diese Schrauben, wenn auch nur knapp, eine ausreichende Fixierung der Frakturfragmente erreicht
werden kann.

Letztendlich muss die Entscheidung, ob zusétzliche Stiitzschrauben zur Anwendung kommen in-

48



dividuell getroffen werden. Kann eine entsprechende Ruhigstellung und Entlastung der Fraktur {iber
den gesamten Heilungsprozess gewéhrleistet werden, ist der Verzicht auf zusitzliche Stiitzschrauben
durchwegs moglich. Besteht allerdings die Gefahr einer Belastung wihrend der Frakturheilung, so
ist aus technischer Sicht der Einsatz der zusétzlichen Stiitzschrauben ratsam, um Fehlstellungen
des distalen Radiusgelenks zu vermeiden.
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7 Diskussion

In diesem Kapitel wird eine Relation zwischen der verwendeten Versuchsmethode und den erhalte-
nen Ergebnissen im Hinblick auf deren Ubertragbarkeit in die klinische Praxis gegeben.

7.1 Wahl des geeigneten Knochenmaterials

Grundsétzlich steht man bei der Durchfiihrung biomechanischer Experimente vor der Wahl, Human-
oder Kunstknochen zu verwenden.

Humanknochen bieten den augenscheinlichen Vorteil, dass die physikalischen Eigenschaften des
Versuchsmaterials mit jenen von Knochen lebender Menschen ident sind. Dementsprechend kénnen
gewonnene Erkenntnisse leichter in die klinische Praxis iibernommen werden. Nachteilig sind hinge-
gen die grofseren Schwankungen der Eigenschaften von Kadaverknochen. Genetische Faktoren, die
Erndhrung, sowie Erkrankungen und das Alter haben Einfluss auf den Aufbau der Knochen. Durch
penible Auswahl passender Proben kénnen diese Effekte zwar deutlich gemindert, aber nicht vollig
unterbunden werden. Weiters gilt es, die eventuell eingeschrinkte Verfligbarkeit passender Human-
knochen zu beachten. Auch der vermehrte Aufwand bedingt durch die erforderliche tiefgekiihlte
Lagerung, die aufwéindigere Priaparation und die korrekte Entsorgung, miissen in Relation zu den
eventuellen Vorteilen bei Messungen gesetzt werden.

Kunstknochen sind sowohl beziiglich der Form als auch der physikalischen Eigenschaften dem
menschlichen Radius nachempfunden. Die Tatsache, dass diese Knochen kiinstlich hergestellt wer-
den kdnnen, bieten Vor- aber auch Nachteile gegeniiber Kadaverknochen. Von Vorteil ist die be-
darfsgerechte Produktion. So kénnen gezielt Materialien hergestellt werden, die den jeweiligen An-
forderungen, wie etwa krankhaften Verdnderungen oder Anpassungen an ein bestimmtes Alter,
entsprechen. Die standardisierte Herstellung garantiert nicht nur eine addquate Verfiigbarkeit, auch
die Streuung der physikalischen Eigenschaften ist kaum vorhanden. Die Priparation derartiger
Proben ist ebenfalls wesentlich einfacher. Miissen beispielsweise wie im vorliegenden Fall Hilfs-
mittel am Knochen angebracht werden um Messungen zu ermoglichen, so ist sichergestellt, dass
diese Objekte bei jeder Probe angewendet werden kénnen. Humanknochen hingegen sind Unikate.
Dementsprechend miissten besagte Hilfsmittel individuell an jede Probe angepasst oder eventuell
sogar neu hergestellt werden. Je nach Anzahl der Proben und dem Aufwand bei der Beschaffung
und gegebenenfalls der Herstellung dieser Hilfsmittel, kann dies zu einem erheblichen zeitlichen und
finanziellen Mehraufwand fiihren. Die Entsorgung gestaltet sich ebenso deutlich einfacher.

Nicht zu unterschétzen ist die Moglichkeit einer Verfdlschung der Messergebnisse durch et-
waige Abweichungen der Eigenschaften einzelner Proben. So besteht die Gefahr, dass beim Einsatz
von Humanknochen die bereits erwdhnte Streuung der Eigenschaften bei der Auswertung andere
Messergebnisse liberlagert und nicht als solche erkannt wird.

Im direkten Vergleich bieten Kunstknochen offenkundig viele Vorteile in Bezug auf Beschaffung
und Handhabung.

Im Vergleich zu menschlichen Knochen bieten sie eine bessere Vergleichbarkeit der einzelnen
Proben auf Grund der standardisierten Herstellung sowie einen unkomplizierteren Umgang in Bezug
auf Verarbeitung und Lagerung. Nachteilig ist hingegen, dass es sich eben um Nachbildungen des
eigentlichen Knochens handelt und somit nicht vollstindig gewdhrleistet werden kann, dass die
erhaltenen Ergebnisse auf reale Situationen angewendet werden konnen.
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7.2 Probenpriparation

Selbst bei Verwendung von standardisierten Kunstknochen ist bedingt durch die Fertigung der zu
untersuchenden Proben eine gewisse Streuung deren Eigenschaften moglich. So zeigt etwa Abbildung
42 kleine, kaum auffallende Unterschiede in der Préiparation.

a)

Abbildung 42: Préparationsunterschiede: a) klare Trennung zwischen distalem und proximalem
Probenteil; b) distaler Probenteil sitzt minimal auf proximalem Probenteil auf

Im Laufe der Belastungstests fiihrt dieser kleine Unterschied allerdings zu unterschiedlichen
Ergebnissen. Da die distalen Frakturfragmente auf Grund des nicht ganz sauber freigeschnittenen
Frakturspaltes bei den zyklischen Belastungstests frither auf dem proximalen Fragment aufsitzt,
wird eine hohere Steifigkeit gemessen.

Weiters wird vor allem die Steifigkeit davon beeinflusst, unter welchem Winkel die zusétzlichen
Stiitzschrauben angebracht werden. Je nach Winkel durchdringen die Schrauben den proximalen
Frakturteil unterschiedlich. Je hoher die Durchdringung, desto grofer wird die gemessene Steifigkeit.
Bei einer minimalen Durchdringung kénnen sich diese Schrauben auch aus dem Knochenmaterial
16sen und beginnen sich im Schraubkanal schabend zu bewegen. Dieses Verhalten ist bei der Priifung
akustisch wahrnehmbar und resultiert in verstérkten Schwankungen der Messgrofien.

Derartige Préparationsunterschiede sind insbesondere bei einer individuellen manuellen Proben-
fertigung nur schwer vermeidbar. Neben der obligatorischen Sorgfalt bei der Probenherstellung ist
fiir die Minimierung dieser Streuung eine statistische Auswertung mehrerer Proben am besten
geeignet.

7.3 Versuchsdurchfithrung und Ergebnisse

Um die gewiinschten Belastungsversuche {iberhaupt erst durchfithren zu kénnen, mussten die jeweili-
gen Eigenschaften (insbesondere die des Knochenmaterials) der Proben beriicksichtigt werden. Nur
auf diese Weise war es moglich, Parameter zu finden, welche sowohl dem Anspruch aussagekréftige
Ergebnisse zu liefern, als auch den physikalischen Gegebenheiten der Proben Rechnung tragen. Hier-
fiir musste von den gewiinschten Idealwerten abgewichen und die Videoextensometrie als Hilfsmittel
eingesetzt werden.

Trotz all dieser Zugesténdnisse an die reale Situation wurde das eigentliche Ziel der Untersuchun-
gen erreicht. Auch wenn die bei diesen Versuchen ermittelten Absolutwerte moglicherweise nicht in
der Praxis auftreten werden, zeichnen die erhaltenen Ergebnisse ein klares Bild. S&mtliche Ergeb-
nisse legen nahe, dass der Einsatz zusdtzlicher Schrauben zur Frakturfixierung vor allem bei den
ausschlaggebenden Grofen (axiale plastische Dehnung und plastische Verkippung) positive Effekte
hat und dementsprechend sinnvoll ist.
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