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1 Einleitung

StoBwellen werden in der Medizin seit 1980 zur Behandlung verschiedener Entitaten einge-
setzt. In der Urologie dienen StoBwellen seit 25 Jahren zur Behandlung der Urolithiasis
(ESWL, extrakorporale StoBwellenlithotripsie). In der Orthopadie werden StoBwellen seit
1991 angewendet. Man macht sich die osteogenetischen Effekte bei der Behandlung von
Pseudarthrosen [Valchanou 1991, Schleberger 1992], die desintegrativen Effekie bei Be-
handlung von Sehnenverkalkungen [Rompe 1995, Gerdesmeyer 2003] und die analgeti-
schen Effekte bei der Therapie von Ansatztendinosen [Rompe 1996a/b] zu Nutze. Die
desintegrativen physikalischen Effekte der StoBwellen sind heutzutage gut erklart. Der bio-
logische Wirkmechanismus, der insbesondere in der Orthopadie von Interesse ist, lasst aber
noch viele Fragen offen [Delacretaz 1995, Gerdesmeyer 2002, Rompe 2002].

Trotz reichhaltiger Datenlage zur Wirksamkeit der extrakorporalen StoBwellentherapie
(ESWT) bei orthopadischen Indikationen [Rompe 2002] fehlen noch immer aussagekraftige,
kontrollierte prospektive randomisierte Studien, die die Wirksamkeit dieser Therapieform
belegen [Haupt 1997a, Fritze 1998, Biedermann 2003], so dass die ESWT am Stltz- und
Bewegungsapparat heute noch immer keine kassenérztlich abrechenbare Leistung darstellt.

1.1 Definition der StoBwelle

Die StoBwelle ist als eine akustische Welle mit dreidimensionaler Ausbreitung definiert und
zeichnet sich durch einen charakteristischen Wellenverlauf aus. Am Beginn der Welle steigt
der akustische Druck im Nanosekundenbereich abrupt vom Umgebungsdruck auf ein Maxi-
mum (P,) an. Darauf folgt ein exponentieller Druckabfall mit Erreichen von negativen Druck-
amplituden und der Druck pendelt sich wieder auf den Umgebungsdruck ein. Der positive
Anteil der Welle heiBt Druckwelle, der negative Zugwelle. Die Dauer einer therapeutisch
genutzten StoBwelle betragt etwa 3-10 ps [Maier 1998, Uberle 1997a, Wess 1997, Ogden
2001].
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Abb. 1.1: Typischer Verlauf einer StoBwelle

Die Stosswelle wird durch folgende Parameter definiert:

Die Druckanstiegszeit (Tg) ist die Zeit, in der der akustische Druck von 10% auf 90% der
maximalen Druckamplitude ansteigt. Die StoBwellengeschwindigkeit in einem homogenen
Gewebe wie z.B. Muskelgewebe betragt ca. 1500 m/sec. Bei einer durchschnittlichen Druck-
anstiegszeit von 50 ns wird somit auf einer Distanz von 75 um 90% der maximalen Ampli-
tude erzielt [Maier 1998]. Aus biologischer Sicht bedeutet dies, dass zwischen zwei Punkten
geringer Entfernung, z. B. den Membranen einer einzelnen Zelle, groBe Druckunterschiede
erreicht werden kénnen. [Uberle 19973]

Der maximale positive Druck (P,) ist der héchste positive Druck, der im Schallfeld auftritt,
vermindert um den jeweiligen Umgebungsdruck. Die heute eingesetzten therapeutischen
Driicke liegen zwischen 10 und mehr als 100 MPa (Atmosphéarendruck 0,1 MPa) [Maier
1998, Uberle 1997a, Ogden 2001].

Nach Erreichen von P, féllt der Druck steil ab und erreicht negative Werte. Der maximale
negative Druck (P.) ist der grdBte negative Druck, der im Fokus des Schallfeldes auftritt. P-
erreicht Werte zwischen 10% und 20% von P, [Maier 1998, Ogden 2001, Wess 1997].

Die Pulsbreite (T,) ist definiert, als die Dauer des Intervalls, in dem der Schalldruck 50% von
P, erreicht und wieder unter 50% von P, abfallt. Die Ublichen Werte flir die Pulsbreite liegen
im Bereich von 200 bis 500 ns [Maier 1998]. Die Dauer von T,, beeinflusst direkt die Energie-
flussdichte.



Die Energieflussdichte (ED) ist definiert als der Betrag der akustischen Energie, der auf-
summiert Uber die Dauer der StoBwelle, auf eine Flache von 1 mm?2 durch die Stosswelle
Ubertragen wird. Aufgrund dieser Definition kann die ED als das Puls-Intensitats-Integral (PII)
fir einen einzelnen Impuls dargestellt werden. Es ist somit durch die Form der Druckwelle
bestimmt und errechnet sich, indem iber die Druckkurve integriert wird [Uberle 1997a/b,
Ogden 2001, Wess 1997, Gerdesmeyer 2002a]. Als MaBeinheit der ED ist mJ/mm?2 oder
MPa Ublich.

1
ED=Pll=—=x|p?dt
27 [P
(Z = akustische Impedanz des Mediums, p = Druck im StoBwellenwellenfokus, t = Zeit)

Mehrere Autoren konnten zeigen, dass die Energieflussdichte im Fokus die StoBwelle im
Hinblick auf ihre biologische Wirkung am besten quantifizieren und charakterisieren kann
[Granz 1992, Steinbach 1992, Johannes 1994, Wess 1997]. Kaulesar Sukul (1993) konnte
einen linearen Zusammenhang zwischen der Energieflussdichte und dem AusmaB der
Schadigung von Rattenknochen in vitro darstellen.

Anhand der ED wird eine Unterteilung der ESWT in niedrig-, mittel- und hochenergetisch
getroffen. Die Energieflussdichte an herkbmmlichen, heutzutage in der Medizin eingesetzten
StoBwellengeraten betragt zwischen 0.02 mJ/mm?2 und 1.00 mJ/mm?2 [Maier 1998]. Eine ge-
brauchliche Einteilung ist die der Schweizer Gesellschaft fur StoBwellentherapie:

ED
Energiestufe (mJ/mm?) Einsatzgebiet

niedrigenergetisch 0.08-0.12  Ansatfztendinosen

Tendinitis calcareaq,

mittelenergetisch 0.12-0.28 Pseudarthrosen
. Lithotripsie,
hochenergetisch >(0.28 Pseudarthrosen

Tab. 1.1: Einteilung der ESWT nach der Energieflussdichte

Der Fokus des Schallfeldes hat die Form eines Ellipsoids. Die Fokusabmessungen sind von
der Art des StoBwellengenerators und der Art der Fokussierung abhangig [Uberle 1997a,
Ogden 2001]. Ublicherweise erstreckt sich der Fokus nur iiber wenige Milli- bis Zentimeter im
Raum. Die Fokusausdehnung beziehungsweise das Fokusvolumen werden Ublicherweise
als der -6 dB-Fokus (f.egs) beschrieben. Dieser entspricht dem Raum, in dem ein Druck von
mindestens 50% von P, erreicht wird [Maier 1998].



Abweichend davon existieren noch der 5 MPa-Fokus (fsypa; Raum, in dem der Druck min-
destens 5 MPa erreicht) und der 5 mm-Fokus (fsmm; Raum, der sich vom Fokus aus 5 mm in
jede Richtung ausbreitet) [Maier 1998].

Um wissenschaftlich fundierte Vergleiche zwischen verschiedenen StoBwellenbehandlungen
oder experimentellen Studien zu ermdglichen, sind nach Wess (1997) spezifische Angaben
zu den vorgenannten Parametern (maximaler positiver Spitzendruck; Fokusausdehnung;
Energieflussdichte, Energie im Fokus) notwendig. Diese Angaben basieren auf dem interna-
tionalen Normungsvorschlag IEC 61846 (International Electrotechnical Commission, Genf,
Schweiz) der Konsensusgruppe StoBwellentherapie.

1.2 Prinzip der StoBwellenerzeugung

StoBwellen kdnnen durch verschieden Generatortypen erzeugt werden. Das Prinzip der Ent-
stehung einer charakteristischen StoBwelle ist aber bei allen Generatoren gleich. Der Gene-
rator erzeugt einen Druckimpuls mit einer sehr hohen Druckamplitude. Der Druckimpuls fuhrt
zu einer lokalen Kompression des zu durchlaufenden Mediums (normalerweise Wasser). Mit
zunehmender Dichte nimmt die Schallleitungsgeschwindigkeit eines Stoffes zu. Deswegen
breiten sich Wellen in den komprimierten Anteilen des Mediums schneller aus als in den
nicht komprimierten Anteilen. Eine vorauseilende Welle fiihrt zur Kompression des Mediums,
so dass sich nachfolgende Wellen schneller fortpflanzen und die vorauseilende Welle ein-
holen kdnnen. Diese nichtlineare Schallausbreitung filhrt zur Uberlagerung der Wellen und
zur Aufsteilung der Wellenfront. Die Folge ist die Entstehung einer charakteristische StoB-
welle [Krause 1997, Uberle 1997a, Wess 1997, Ogden 2001].

Druck Druck Druck

=) =)

Zeit Zeit Zeit

Abb. 1.2: Aufsteilung der Wellenfront (modifiziert nach Uberle 1997a)



Die Ausbreitung von StoBwellen, ihre Geschwindigkeit und Reichweite sind stark vom
durchlaufenen Material abhangig. Die Schallgeschwindigkeit und die akustische Impedanz
(= Schallgeschwindigkeit x Dichte) der Materialien sind wichtige Materialkennwerte um Aus-

sagen zur StoBwellenausbreitung zu ermdglichen.

Schalige- Akustische
Dichte schwindig- Impedanz
Material (g/cm?d) keit (m/s) (g/cm?3s)
Wasser 1.00 1492 1.49
Muskel 1.06 1630 1.72
Fett 0.90 1476 1.37
Kortikalis 1.80 4100 7.38
Spongiosa 1.00 1450 1.45

Tab 1.2: Akustische Kenndaten verschiedener Gewebe

In der medizinischen Anwendung Uberwiegend und auch in dieser Arbeit werden StoBwellen
verwendet, die nach dem elektromagnetischen Prinzip erzeugt werden (Abb. 1.3). Man be-
nétigt eine mit Hochspannung geladene Flachspule, durch die ein magnetisches Feld er-
zeugt wird. An der Spule ist eine isolierende Platte angebracht. Es folgt eine weitere, hoch
leitfahige Metallmembran. Das primére Magnetfeld verursacht in dieser Membran Wirbel-
strome, die ein Magnetfeld umgekehrter Polarisation generieren. Die beiden Magnetfelder
stoBen sich ab und somit wird die Metallmembran mit hoher Beschleunigung (circa 10° m/s?)
von der Flachspule weggedrickt. Hierdurch wird in der Wasservorlaufstrecke ein Druckim-
puls erzeugt. Letzterer wird durch akustische Linsen fokussiert, es handelt sich hierbei aber
noch nicht um eine StoBwelle. Die eigentliche StoBwelle steilt sich erst auf ihrem Weg zum
Fokus auf (vgl. Abb. 1.2) und erzielt im Fokus ihre gréBte Wirkung [Heinrichs 1993, Uberle
1997a, Ogden 2001].
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Abb. 1.3: Flachspule (1), isolierende Platte (2), Metallmembran (3), Wasser-
vorlaufstrecke (4), Linse (5), Fokus (6) (modifiziert nach Heinrichs 1993)

Andere Verfahren der StoBwellenerzeugung sind das elektrohydraulische, das piezoelektri-
sche und ballistische Prinzip. Hinsichtlich ihrer klinischen Wirksamkeit unterscheiden sich die
beschriebenen Generatoren jedoch nicht oder nur unwesentlich [Gerdesmeyer 2002a].

1.3  Wirkung von StoBwellen

Prinzipiell wird zwischen der physikalischen und der biologischen Wirkung von StoBwellen
unterschieden. Die physikalische Wirkung wird durch direkte und indirekte StoBwelleneffekte
hervorgerufen. Die biologische Wirkung beruht auf verschiedensten Effekten auf biochemi-

scher und zellularer Ebene.

1.3.1 Physikalische Wirkung

Die direkten Effekte der StoBwellen beruhen auf den mechanischen Auswirkungen der
StoBwelle. Aufgrund der abrupten Druckanderung wird die Energie der StoBwellen vorwie-
gend in kinetische Energie im Sinne von Druck- und Zugkraften umgewandelt. Im durchlau-
fenen Medium erfolgt somit eine alternierende Verdichtung und Dehnung. Brechung und
Reflexion der StoBwellen an Grenzflachen zu anderen Medien flihren zu zusatzlichen me-
chanischen Auswirkungen. Trifft eine StoBwelle auf ein Gewebe unterschiedlicher akusti-
scher Impedanz, wird ein Teil der StoBwelle reflektiert. Eine StoBwelle, die auf kortikalen
Knochen trifft und vorher Muskelgewebe durchlaufen hat, wird zu 65% in den Knochen wei-
tergeleitet, zu 35% reflektiert. Die Wirkung der Druckwelle und der reflektierten Welle (nega-

10



tives Vorzeichen) an den Grenzflachen summieren sich. Dadurch kommt es an dieser Stelle
zu groBen Druckdifferenzen.

Falls die so entstandenen mechanischen Druck- und Zugkrafte die Gitterbindungskréafte des
Mediums Ubersteigen, kommt es zur ZerreiBung. Ob eine Materialdestruktion auftritt, hangt
zum einen von dem auftretenden Druckgradienten, zum anderen von der Plastizitdt des Ma-
terials ab [Uberle 1997a, Thiel 2001, Krause 1997]. Die direkten Grenzflacheneffekte wirken
sich beispielsweise an der Grenze Periost/Muskel zu Knochen aus. Sie sind fur die subperi-
ostalen Hamatome nach ESWT verantwortlich [Delius 1995a].

Indirekte StoBwelleneffekte werden durch Kavitationsphanomene (vgl. Abb. 1.7) verursacht.
Als Kavitation bezeichnet man die Erzeugung von gasgefullten Hohlrdumen in einem fllssi-
gen Medium unter der Einwirkung eines Unterdrucks. Wichtigster Parameter flr das Auftre-
ten von Kavitationseffekten ist der zeitlich und rdumlich negative Spitzendruck (P.) [Jenne
2001]. Durch die lokale Anderung des Aggregatzustandes des durchlaufenen Mediums
(flussig = gasférmig) bilden sich 0.3-2.0 mm groBe Dampfblasen, die so genannten Kavita-
tionsblasen [Krause 1997]. Nach dem Durchlaufen der StoBwelle herrscht wieder Umge-
bungsdruck, dies resultiert in einem implosionsartigen Kollaps der Gasblase innerhalb von 1-
9 us. Erfolgt der Kollaps kugelsymmetrisch, so entsteht eine sekundare Druckwelle in Form
einer SekundarstoBwelle. An Grenzflachen kommt es zum asymmetrischen Kollaps der Bla-
sen, da an der Seite der Grenzflache die Flissigkeit weniger schnell nachstrémen kann. Die
Blasenwand gegenilber der Grenzflache kollabiert schneller, die Folge ist die Entstehung
eines Flussigkeitsjets (high-energy-water-jet). Der stets senkrecht auf die Grenzflache ge-
richtete Jet (bis zu 800 m/sec) ist hochenergetisch und hat bedeutendes destruktives Poten-
zial [Ogden 2001].

Aus biologischer Sicht werden die Kavitation und deren lokale Effekte als Ursache fir pete-
chiale Blutungen und Zerbersten von Zellmembranen angegeben [Delius 1995a, Uberle
1997a, Zhong 1997, Jenne 2001]. Das Auftreten der Kavitationsblasen und deren Effekte
sind von der Frequenz und der Pulsdauer der StoBwelle, der Dichte, Viskositat und dem
Gasgehalt des Mediums abhangig. Des Weiteren beobachtet man ein gehauftes Auftreten
der Blasen beim Vorhandensein von Verunreinigungen oder Schwebeteilchen, so genannter
Kavitationskeime [Jenne 2001].
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Abb. 1.7: Schematische Darstellung der Kavitationseffekte an einem schon
vorhandenen Bldschen. Nach GréBenzunahme der Blase durch den Zugan-
teil kommt es a) zur Implosion der Blase mit Entstehung einer neuen Stof3-
welle oder b) zur Ausbildung von Flissigkeitsjets (weiBBe Linien) falls Kontakt
zu einer Grenzfldche besteht.

Durch die freiwerdende Energie beim Blasenkollaps kommt es zu einer lokalen Temperatur-
erhéhung und zur Katalyse von chemischen Reaktionen mit Radikalfreisetzung. Dies kann
weitere destruierende Wirkungen und Veradnderungen des mikrobiologischen Milieus her-
beifiihren [Krause 1997, Jenne 2001].

1.3.2 Biologische Wirkung

Bis heute ist die biologische Wirkung der StoBwellen nicht eindeutig geklart [Ogden 2001,
Rompe 2002]. Haist (1995) und Dahmen (1995) postulierten drei Hypothesen zum Wirkme-

chanismus:

1. Zerstérung der Zellmembranen von Nozizeptoren

2. Schmerzmodulation nach dem Gate-control-Prinzip [Campell 1989, Rompe 1997a,
Melzack 1994].

3. Eine Veranderung des chemischen Milieus mit Modulation von Schmerz unterdriickenden
Gewebsmediatoren [Haupt 19974a].

Rompe folgert verallgemeinernd, dass die Effekte an muskuloskelettalem Gewebe weniger
durch Desintegration sondern eher durch mikroskopische Veranderungen im Sinne von in-
terstitiellen und extrazelluldren Zerrittungen und ZerreiBungen verursacht sind [Rompe
2002].
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Zunehmend finden sich biochemische Studien zur StoBwellenwirkung. Wang zeigte eine
durch humorale Faktoren (vessel endothelial growth factor (VEGF), endothelial nitric oxide
synthase (eNOS), proliferating cell nuclear antigen (PCNA)) bedingte Neovaskularisation in
Achillessehnenanséatzen von Kaninchen nach StoBwellenapplikation [Wang 2003a].

Auf zelluldrer Ebene zeigten sich verschiedenste destruktive Effekte. Steinbach beobachtete
GefaBwandnekrosen und -rupturen sowie Ablésung von GefaBendothelien an menschlichen
Nabelschnurvenen [Steinbach 1993]. An Zellsuspensionen wurden erhéhte Membranperme-
abilitat, Veranderungen von Zellorganellen, bestimmte Zytoplasma-Veranderungen oder gar
komplette ZellzerreiBungen nachgewiesen [Seidl 1994, Krause 1997, Brimmer 1992, Smits
1991]. Das AusmaB der Zellschadigung korreliert direkt, die Regenerationsféhigkeit der Zel-
len korreliert indirekt mit der Anzahl der StoBwellenimpulse und der Energieflussdichte im
Fokus [Seidl 1994, Rompe 1997b, Haake 1999, Thiele 2000, Maier 2002].

Uber den molekularen Wirkmechanismus der ESWT am Knochen existiert bis heute nur we-
nig Information, das Prinzip der biologischen Wirksamkeit ist weitgehend unbekannt [Rompe
1997¢, Gerdesmeyer 2002a, Maier 2002]. Graff stellte dar, dass StoBwellen an Kaninchen-
und Hundeknochen in vivo zeitabhangige Veranderungen (osteozytdre Schadigungen mit
reparativen Mechanismen, erhféhte osteoblastische oder osteoklastische Aktivitat, Prolifera-
tion von Fibroblasten) hervorrufen [Graff 1989]. Kusnierczak (2000) beschoss Osteozyten in
Zellsuspension mit StoBwellen. Die Zellen reagierten anfanglich mit einer Abnahme der
Uberlebensrate, welche sich proportional zur Energieflussdichte verhielt. Nach circa vier Ta-
gen trat eine Zunahme der Proliferationsrate auf.

1993 konnte gezeigt werden, dass die Applikation von StoBwellen zu Fragmentation und
Dekortikation des Knochens fihrt. In Abh&ngigkeit von der Anzahl der StoBwellen und der
Energieflussdichte konnten ausgepragte Destruktionen bis hin zu kompletten Frakturen er-
zeugt werden [Kaulesar Sukul 1993]. Durch ESWT verursachte Mikrofissurierung ist eine
Hypothese der Induktion der Osteogenese, die bis heute Glltigkeit hat [Valchanou 1991,
Schleberger 1992, Haupt 1992, Haist 1992, Kaulesar Sukul 1993, Delius 1995b, Haupt
1997a). Neuere biochemische Studien zeigen eine Induktion der Osteogenese auf molekula-
rer Ebene. StoBwellen flhren zur Aktivitdtserhéhung der alkalischen Phosphatase, einem
erhdhten Thymidin-Uptake, Anstieg von Kollagen | und Il [Chen 2004]. Weiterhin kommt es
zur Erhéhung der far die Knochenheilung enorm wichtigen bone morphogenetic proteins
(BMP) [Wang 2003b] und einer tempordren Erhéhung der Konzentration der Substanz P.
Diese spielt bei der Proliferation und Differenzierung von Knochenvorlauferzellen eine wich-
tige Rolle [Maier 2002].
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1.4  Standardkennwerte in der Biomechanik

Bei der biomechanischen Testung von Knochenproben definiert man anhand des Druck-
Dehnungs-Diagramms verschiedene Parameter, wie sie in Abbildung 1.8 graphisch darge-

stellt sind.
Druck
F failure point
| yield point/
D Dehnung

Abb. 1.8: Druck-Dehnungsdiagramm

Am ,yield point® geht der lineare Kurvenverlauf in einen konvex gebogenen Verlauf Uber.
Dieser Punkt wird als Endpunkt des elastischen Bereichs angesehen, hier kommt es zu ers-
ten strukturellen Schaden des Knochenmaterials. Am ,yield point* geht die elastische Ver-
formung in eine plastische Verformung Uber. Die strukturellen Schaden, die im Bereich des
,yield point* auftreten, werden mitunter durch Mikrofrakturen verursacht. Der failure point* ist
das erste Maximum der Druck-Dehnungskurve, hier kommt es zum Probenbruch. Anhand
des ,failure point* werden Bruchfestigkeit (F) und Bruchdehnung (D) an den Koordinatenach-
sen abgelesen [Linde 1994, Huiskes 1999]. Die Bruchfestigkeit gibt an welche Kraft pro mm?
einwirken muss, damit die Probe bricht. Die Bruchdehnung entspricht der relativen Verfor-
mung der Probe an diesem Punkt.

Der Elastizitatsmodul (E) ist ein Materialkennwert, der den Zusammenhang zwischen Druck
und Dehnung beschreibt und somit eine Angabe Uber die Steifigkeit eines Materials liefert.
Je groéBer der Elastizitdtsmodul, desto mehr Widerstand setzt ein Material seiner Verformung
entgegen und desto steifer ist es. Der Elastizitdtsmodul ist als Steigung des Graphen im li-
nearen Teil des Druck-Dehnungs-Diagramms definiert. Er errechnet sich nach dem Hooke-
schen Gesetz aus der Kraft F, die auf eine Flache A eines Kdrpers wirkt und dabei die Lange
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L des Kdrpers um einen bestimmten Betrag AL verandert [Linde 1994]. Die Einheit des Elas-

tizitAtsmoduls ist MPa = N/mm2.

L

E=E><
A AL

In dieser Arbeit werden die beschriebenen Kennwerte

- Elastizitatsmodul
- Bruchfestigkeit
- Bruchdehnung

von kortikalen und trabekularen Knochenproben bestimmit.
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2 Fragestellung

Die osteogenetischen Effekte der StoBwellen werden nach heutiger Ansicht durch die pri-
mare Erzeugung von Mikrofrakturen und Fissuren generiert. Eine solche Schadigung der
Integritat eines Knochens sollte mit einer Verédnderung der biomechanischen Eigenschaften
einhergehen. Es fehlen Studien zu Veranderungen der biomechanischen Eigenschaften des

Knochens durch StoBwellenapplikation.

Ziel dieser Arbeit ist es, zu zeigen, ob StoBwellen durch destruierende Effekte Veranderun-
gen der biomechanischen Eigenschaften von Knochen in vitro herbeiftihren. Parallel sollte
ein geeignetes Verfahren zur Fertigung und biomechanischen Testung der Knochenproben

entwickelt werden.

16



3 Material und Methoden

3.1 Material

e Bovine Femora (zwei weibliche, ein mannliches Paar, je 6 Monate alte, gesunde Schlacht-
tiere)

e Humane Femora (zwei mannliche Paare, ohne Anhalt fir Krankheiten, die die
Knocheneigenschaften beeintrachtigen kdnnten)

e Skalpell, Pinzette, Raspatorium (zur Sduberung des Knochens)

e Fettstift (zum Anzeichnen der Probenentnahmestellen)

e elektrische, oszillierende Fuchsschwanzsage (Firma Bosch, Deutschland)

e Infusionsbesteck, Ringerlésung, Reagenzglaser (zur Knochenkihlung und -aufbewahrung)

e Fraslehre aus Aluminium (Selbstanfertigung)

:|4mm

N~

© ©

. 55mm |

Abb. 3.1: Lehre zum genaueren Frdsen der korti-
kalen Proben

e Standbohrmaschine
e Oberfrase (Holzfrase, Durchmesser 12mm, Firma Meister, Deutschland)

e Schieblehre

¢ Priifstempel und Bodenplatte aus Stahl fiir den 4-Punktbiegeversuch (Selbstanfertigung)

®
| |

1 ™ 1

Abb. 3.2: Schematische Darstellung
mit Abmessungen von Priifstempel,
Bodenplatte
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e GroBflachige Schraubstockbacken (Selbstanfertigung, zum Einspannen von Huftkopf und
Femurkondylen)

e Diamant-beschichtete Hohlfrdse, Innendurchmesser 7.2 mm mit Plastikst6Bel (Implanta-
tionsfrase, Typ 2.0IM04, SD Scientific Developments GmbH, Basel, CH)

e Schleiflehre mit Deckel aus Stahl (Selbstanfertigung) und Schleifpapier (Kérnung ca.160)

[
N

14,8mm

e

Lehre Deckel

Abb. 3.3: Lehre zur Weiterverarbeitung der Spongiosaproben

¢ Feine Handsage fur Holz

e Prifstempel aus Stahl fir den Druckversuch (Selbstanfertigung)

ey

10 mm

Abb. 3.4: Druckstempel

e Synthetisches Gleitmittel (zur Benetzung des Druckstempel)

e Universalprifmaschine Zwick/Roell Typ 1120.28 (Firma Zwick, Ulm, Kraftaufnehmer Typ
KAP z/2.5 kN) mit Prifprogramm TestXPert Version 8.1

e Stosswellengerat (StoBwellenquelle EMSE 140 Typ A, Dornier MedTechnik, Wessling
Deutschland) mit Prifvorrichtung und Laserortung

e Vorrichtung zur Platzierung der Spongiosaproben im Computertomographen (Selbstanferti-
gung)

e Computertomograph (Somatom Plus 4, Firma Siemens, Deutschland)

e Statistikprogramm SPSS V 10.0 (SPSS Inc. Headquarters, Chicago, lllinois 60606, USA)
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3.2  Gewinnung der Kortikalisproben

3.2.1 Vorbereitungen

Die quaderférmigen Kortikalisproben haben die Abmessungen 4 x 5 x 50 mm. Die Breite der
Probe (4 mm) bezieht sich auf die Breite der Kortikalis an der jeweiligen Stelle im Femur, d.h.
zwischen AuBen- und Innenseite der Kortikalis. Die Dicke (5 mm) und Lange (50 mm) einer
Probe wird durch die Entfernung der Sagestellen bestimmt. Die Knochen werden nach Ent-
nahme und bis zur Bearbeitung bei -17° Celsius eingefroren. Vor den nachfolgend beschrie-
benen Arbeitschritten werden Muskel, Sehnen und Periost entfernt.

3.2.2 Sagen der Knochenetagen

Zur Orientierung am Femur wird die Mitte des Knochens bestimmt. Als Mitte (m) wird der
Punkt zwischen distalstem Punkt an den Kondylen (a) und einer gedachten Vertikale zur
Diaphyse durch den proximalsten Punkt am Femurkopf (b) definiert. Von der Mittelmarkie-
rung ausgehend, 20 mm nach proximal, zeichnet man im Lot zur Diaphyse die erste Sageli-
nie ein. Von dieser Linie aus werden eine Knochenetage proximal und zwei Etagen distal mit
der Fuchsschwanzsage ausgesagt (vgl. Abb. 3.5). Um zu kurze Proben (< 50 mm) zu ver-

meiden, sollten die Sagelinien jeweils 55 mm von der benachbarten entfernt sein.

Abb. 3.5: Gesdubertes Femur, Darstellung der S&gelinien.

3.2.3 Sagen der Knochenproben

Um Proben fir einen Links-Rechts-Vergleich zu gewinnen, stellt man beide Knochenetagen
jeder Seite nebeneinander, um die spéateren S&gelinien Links-Rechts spiegelbildlich anzu-
zeichnen. Fir eine Probendicke von 5 mm empfiehlt es sich, im Abstand von etwa 6 mm zu
sagen. Die Sagestellen werden mit dem Fettstift in Langsrichtung der Knochenetage ange-
zeichnet und entsprechend geséagt. Auf diese Weise lassen sich bei einem durchschnittlichen
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humanen Femur fanf Knochenproben pro Etage gewinnen. Um starke Erwdrmung des Kno-
chens und damit Verdnderung der biomechanischen Eigenschaften zu vermeiden, ist auf
eine standige Kihlung des Knochens zu achten [Sedlin 1966]. Dies lasst sich technisch ein-
fach durch dauerndes Betropfen der Probe mit Ringerlésung Uber ein Infusionssystem be-
werkstelligen. Die so gewonnenen rohen Proben werden in Ringerlésung eingelegt, um

Schéaden durch Austrocknung zu vermeiden.

Abb. 3.6: Links Knochenetage, rechts daraus gewonnene rohe Knochenprobe.

3.2.4 Bearbeiten der rohen Knochenproben durch Frasen

Die Proben werden durch Frasen weiterbearbeitet. Die spezielle Lehre (vgl. Abb. 3.1), er-
leichtert und préazisiert das Bearbeiten der Proben. Sie wird auf die Schraubstockbacken der
Standbohrmaschine aufgeschraubt. Die rohe Probe wird so eingespannt, dass die gesagten
Seiten (A und C, vgl. Abb. 3.7) an den Schraubstockbacken anliegen und die glattere der
zwei anderen Seiten (B oder D) auf der Lehre aufliegt.

‘./"Seitle A (gesagt)

Seite C (geségt)/

Abb. 3.7: Rohe Probe, Darstellung der Seiten

Dann wird mit der Oberfrase soviel Knochenmaterial abgefrast, dass eine plane Oberflache
entsteht. Die Probe wird um 180° in Langsrichtung gedreht, so dass die zuvor nach unten
zeigende Flache jetzt oben ist. Diese Seite wird gefrést, bis eine plane Flache entsteht.
Diese Arbeitsschritte werden wiederholt bis die beiden nun gefrasten Flachen (B und D) na-
hezu parallel zueinander sind. Jetzt spannt man die Probe so ein, dass die Seiten B und D
an den Schraubstockbacken anliegen. Nun werden die restlichen beiden Seiten (A und C)
zugefrast, zuerst wieder die eine der beiden Seiten nur so weit, dass eine plane Oberflache
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entsteht. Dann Frasen der gegeniberliegenden Seite, bis eine Probendicke von 5 mm resul-
tiert. Hierbei orientiert man sich an der Lehre und misst mit einer Schieblehre nach. An-
schlieBend wird die Probe wieder um 90° in Langsrichtung gedreht und die zuerst gefrasten
Seiten (B und D) werden auf eine Probenbreite von 4 mm zugefrast. Auf diese Weise ent-

steht eine Probe mit parallelen Seiten, die aus dem Zentrum der rohen Probe stammt [Sedlin
1966].

Abb. 3.8: Links Frédsen der rohen Knochenprobe, rechts fertig gefrdste Probe

Dann passt man die Probenlange durch Frasen oder Sagen auf 50 mm an. Zuletzt werden
die Probenabmessungen an jeweils drei Stellen pro Seite bestimmt und notiert. Die fertige
Probe wird bis zum Einfrieren wieder in Ringerldsung eingelegt.

(e a 5l 4

Abb. 3.9: Lokalisation der drei Messstellen fiir
Dicke (D) und Breite (B)

3.3  Gewinnung der Spongiosaproben

Die trabekularen, zylinderférmigen Proben haben die Abmessungen 7.2 x 14.4 mm (Verhalt-
nis 1:2). Das Fertigen der Spongiosaproben wird am gefrorenen Knochen durchgefiihrt, um
Schéaden am Trabekelwerk zu reduzieren [Rohimann 1980].

3.3.1 Zuséagen der Femora

Mit der Fuchsschwanzsage werden vom Huftkopf vier méglichst kleine Knorpel-Knochen-
Scheibchen (ventral, dorsal, kranial und kaudal) abgeséagt, so dass vier plane Stellen entste-
hen, von denen jeweils zwei parallel zueinander stehen. Dann wird der Huftkopf etwa am
Knorpelrand vom Schenkelhals abgeségt. An den Femurkondylen wird jeweils lateral und
medial der Kondylen ein Scheibchen abgesagt; die Ségestellen sollten parallel zueinander
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stehen. Zuletzt wird der distale Teil des Femurs etwa auf Héhe der dorsalen Knorpelgrenze
von der Metaphyse abgetrennt. Durch die parallelen Sagestellen an Hiftkopf und Femurkon-
dylen ist gewahrleistet, dass sich die beiden Knochenstlicke spater gut im Schraubstock

einspannen lassen.

3.3.2 Frasen der Spongiosazylinder

Mit dem Fettstift werden die Stellen fir das Frasen markiert. Fir einen Links-Rechts-Ver-
gleich werden die jeweiligen Knochenstlicke nebeneinander gelegt, um die gleiche Lokalisa-
tion der Fréasstellen rechts und links festlegen zu kdnnen. Nach der hier eingesetzten Me-
thode lassen sich am Huftkopf vier, an den Kondylen bis zu zwdlf Proben pro Seite gewin-

nen.

Die rohen Knochenstiicke werden in der Standbohrmaschine eingespannt. Durch die groB-
flachigen Schraubstockbacken resultiert eine groBe Einspannflache und damit ein geringer
Anpressdruck am Knochenstiick. Das jeweilige Knochenstlick wird vor jedem Frasen so ein-
gespannt, dass das Frasen mdglichst senkrecht zur Knorpeloberflache erfolgt. Es wird nun
durch das gesamte Knochenstlick hindurchgefréast. Mit dem PlastikstdBel wird die rohe
Probe mdglichst schonend aus der Frase gedrlckt. Auch wahrend des Zylinderfrasens wird
der Knochen Uber das Infusionssystem mit Ringerlésung geklhlt, um Verkohlungen des
Knochens zu vermeiden [Sedlin 1966].

Abb. 3.10: Links angezeichnete Frésstellen an den Femurkondylen, in der Mitte Frdsen der Zylinder,
rechts roher Spongiosazylinder, noch mit Knorpel

22



3.3.3 Anpassung der Lange

Um die rohen Spongiosazylinder in ihrer LAnge anzupassen, werden sie in die entspre-
chende Schleiflehre gesteckt (Abb. 3.3), so dass der Knorpel und die subchondrale Kortika-
lisschicht herausragen. Diese werden mit der Handsége abgesagt. Auf
der anderen Seite der Lehre wird der Rest des Knochenzylinders mit
etwas Abstand zum Metall (ca. 2 mm) abgesagt. Diese Seite wird auf
Schleifpapier soweit abgeschliffen, bis Probe und Lehre auf einem Ni-
veau sind. Jetzt wird der spezielle Deckel (vgl. Abb. 3.3) auf die gerade
abgeschliffene Seite aufgesetzt. Durch die 0.4 mm Erhéhung im Deckel
wird die Probe auf der anderen Seite aus der Lehre herausgedrickt.
Diese wird wieder durch Schleifen begradigt, es resultiert eine Probe der

Lange 14.4 mm (vgl. Abb. 3.11). Nach Herausdriicken der Probe mit

Abb. 3.11: Fertige
dem PlastikstdBel werden Probendurchmesser und -ldnge mit der Spongiosaprobg

Schieblehre bestimmt und notiert.

3.4 Messaufbau

3.4.1 Kortikalis

Flr die Untersuchung der kortikalen Knochenproben liegen in der einschlagigen Literatur
keine adaquaten methodischen Vorgaben vor, die deren Geometrie und auch deren Verfor-
mung gerecht werden. Es wurde deshalb die von Hadaller entwickelte Messvorrichtung zum
4-Punkt-Biegeversuch Ubernommen und verbessert [Hadaller 2004].

Abb. 3.12: Prifanordnung des 4-Punkt-Biegeversuchs
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Vor der Messung wird die Probe an einer Ecke markiert, so dass bei der folgenden Messung
(nach StoBwellenbehandlung) die Probe in identischer Lage in der Prifmaschine platziert
werden kann. Die Probe wird mit der als Dicke bezeichneten Seite (5 mm) auf den zwei
Lagerungsschienen (Abstand 46 mm, in der Sagittalebene beweglich) so aufgelegt, dass sie
genau Uber den Drehpunkten der Schienen liegt. Am Kraftarm der Prifmaschine ist der
Biegestempel in der Frontalebene beweglich aufgehangt. Er belastet die Probe von oben
mittels zwei Schienen (Abstand 29 mm, in der Sagittalebene beweglich). Die Wahl dieser
Abstande wurde aus einer Interpolation von vorgeschriebenen Werten fur den Vier-Punki-
Biegeversuch zur Prifung von Kunststoffen laut DIN 53457 [1987] abgeleitet.

3.4.2 Spongiosa

Die biomechanischen Eigenschaften der trabekuldren Proben werden in einem Druckver-
such gemessen. Nach Markierung der Probe an einer Kante wird die Probe senkrecht in der
Prifmaschine aufgestellt. Auch hier befindet sich eine Markierung, an der die Probe ausge-
richtet wird. Somit ist nach StoBwellenbehandlung eine identische Probenplatzierung még-
lich. Nach Linde ist davon auszugehen, dass eine unterschiedliche Positionierung der Probe
in der Prifmaschine das Prifergebnis verfalschen kann [Linde 1994]. Von oben wird die
Probe durch den Druckstempel in der Priifmaschine belastet. Die Kontaktstellen der Stahl-
teile mit der Probe werden vor Versuchsbeginn mit einem synthetischen Gleitmittel benetzt,
um Messfehler durch Reibungseffekte zu vermindern.

Abb. 3.13: Priifanordnung Druckversuch
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3.5 Technische Beschreibung des StoBwellengerates

Alle StoBwellenbehandlungen wurden am Teststand der Firma Dornier MedTechnik (Wess-
ling, Deutschland) unter der Verwendung der StoBwellenquelle EMSE 140 Typ A (elektro-
magnetischer StoBwellengenerator) durchgefiihrt. Die physikalischen Parameter der StoB-
wellenquelle selbst wurden nicht vermessen, die Parameter sind mit der sehr ahnlichen
Quelle ,Dornier Compact S* vergleichbar (vgl. Tab. 3.1).

Parameter Wert
Positiver Spitzendruck (P.) 59.0 MPa
. 6 dB FOkUSOU Sdehnung fx(édB) .................... 65mm ......
-6 dB Fokusausdehnung fy 44 6.5mm
-6 dB Fokusausdehnung f; ;s 91.0mm
5 MPa Fokusausdehnung FX(SMPa) 20mm
5 MPa Fokusausdehnung fY(5MPa) 32.0 mm
Posifive Energieflussdichte (ED:) 0.69 mJ/mm2
Gesamtenergieflussdichte (EDiot) 0.96 mJ/mm?
‘Positive Energie im -6 dB FokUS E, 4y | 200m)
Positive Energie im 5 MPa Fokus E, 5,pq 150.0 mJ
Positive Energie im 5 mm Fokus E, o 13.1mJ

Tab. 3.1: Physikalische Parameter des ,Dornier Compact S*

Der Schallkopf ist in ein Wasserbassin integriert; dieses ist mit destilliertem Wasser gefllt,
auf 37° Celsius temperiert und wird fortlaufend entgast (O,-Gehalt < 4 mg/l).

3.6  Messung der biomechanischen Kennwerte

In einer ersten Messung wird nur der Elastizitdtsmodul bestimmt. Diese Messung findet aus-
schlieBlich im elastischen Belastungsbereich der Probe statt. Der PriUfstempel fahrt die
Probe stets bis zu einer Vorlast von 2 N an. Alle Messungen werden mit einer prozentualen
Dehnungsrate von 0.01/sec durchgefuhrt [Linde 1992]. Zuerst werden drei bis funf Belas-
tungszyklen bis zu einem Limit von 0.2 % Dehnung gefahren, um eine Prakonditionierung
der Proben im Sinne eines ,steady state zu erreichen [Linde 1988, Rohl 1991]. Anschlie-
Bend werden die eigentlichen Messungen gestartet. Bei den Kortikalisproben werden zwei,
bei den Spongiosaproben werden drei Messungen durchgefiihrt. Die Prifmaschine stoppt
jeweils bei einer Probendehnung von 0.6 % [Linde 1988/1989, Ding 1997].
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Der Prifer verfolgt die Prifung in beiden Fallen am Bildschirm (Druck-Dehnungsdiagramm)
und stoppt die Prlffahrt manuell, sollte es zu Anzeichen einer plastischen Verformung (nicht-
linearer Verlauf der Druck-Dehnungskurve) kommen. Der Elastizitdtsmodul wird im linearen
Bereich (0.3-0.6 % Dehnung) der Kurve bestimmt und der Mittelwert der zwei beziehungs-
weise drei Messungen gebildet [Keaveny 1993]. Proben, die falschlicherweise bis in den
plastischen Bereich belastet werden, werden verworfen.

Nach der StoBwellenapplikation werden die Prufvorbereitungen mit Probenplatzierung und
Prakonditionierung und biomechanischen Messungen erneut in identischer Weise durchge-
fihrt. Bei der zweiten (Kortikalis) beziehungsweise dritten (Spongiosa) Messung wird die
Probe bis zum Materialbruch (,failure point“) belastet. Die Praffahrt wird unmittelbar danach
automatisch gestoppt. Es werden Elastizitdtsmodul nach oben genannter Methode sowie
Bruchfestigkeit und Bruchdehnung am ,failure point“ (Druckmaximum) der Belastungskurve

bestimmt.

Zwischen den Arbeitsschritten werden die Proben abgetrocknet, in beschriftete Reagenzgla-
ser gegeben, bei -17° eingefroren und unmittelbar vor dem jeweiligen Arbeitsschritt in Rin-
gerlésung bei Zimmertemperatur aufgetaut [Ding 1997].

3.7  Aufbau zur StoBwellenapplikation

Fur die Applikation der Stosswellen wird die Probe in eine speziell angefertigte Schraub-
zwinge locker eingespannt. Die Schraubzwinge ist an einer verstellbaren Konstruktion aus
Metallstangen befestigt. An dieser wird sie in das Wasserbad gelassen und im StoBwellenfo-
kus anhand Laserortung ausgerichtet (vgl. Abb. 3.14).

Halterung

Probe

Fokusvolumen

Wasserbad

SW-Generator

Abb. 3.14: Schematische Anordnung StoBwellenbehandlung
am Teststand
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Die Kontrollprobe wird wahrend der Zeit der StoBwellenbehandlung in ein gleich temperiertes
Wasserbad gelegt. Jede Testprobe wird mit 3000 StoBwellenimpulsen bei einer Frequenz
von 2 Hz beschossen.

3.8 Messung der Knochendichte

Nach den Testungen werden die Spongiosaproben einer quantitativen Knochendichtemes-
sung (QCT) unterzogen. Dazu wurde der Computertomograph der Klinik fiir Radiologie am
Klinikum Rechts der Isar verwendet (Siemens Somatom Plus 4, Siemens Erlangen). Die Ein-
stellungen am Tomographen sind in Tab. 3.2. dargestellt.

Parameter Einstellung
Spannung 80 kV
Stromstarke 195 mA
cycle time 2.6 sec

Tab. 3.2: Einstellungen Somatom Plus 4

Die Spongiosaproben werden in PVC-Réhrchen vom Innendurchmesser 9 mm mit Ab-
standshaltern eingelegt, diese werden in einer speziellen, eigens gefertigten Halterung aus
PVC ausgerichtet und mit Ringerlésung geflutet. Die komplette Halterung mit den PVC-
Réhrchen und Proben wird gescannt. Anhand des Topogramms werden die CT-Schnitte (10
mm Dicke) entsprechend der Lage der Proben festgelegt. Je Probe drei Messungen durch-
geflhrt, der spater errechnete Mittelwert geht in die Auswertung ein. Nach der CT-Messung
wird am Bildschirm die ,region of interest’ (ROIl) (5 mm Durchmesser) manuell ins Zentrum
jeder Probe gelegt und der entsprechende Mean-Wert (Hounsfield Units) abgelesen. Als
Referenz dient ein so genanntes Phantom, das bei jeder Messung mitgescannt wird. Es
handelt sich hierbei um ein zweiteiliges Kunststoffkissen, der Mean-Wert fir den einen Tell
betragt idealerweise ,,0“ und fiir den anderen Teil ,200“ (Phantom 0 (P,), Phantom 200 (P2qo).
Es erfillt die Funktion einer Kalibrierungssubstanz. Auch fir das Phantom werden die Mean-
Werte am CT-Rechner bestimmt, sie gehen in die Berechnung der Knochendichte als Refe-
renzwerte (offset) mit ein [Link 2002, Koppers 2005].

Die Knochendichte wird in klinisch Ublicher Weise als BMD-Wert (bone mass density,
mg/cm®) angegeben. Vorerst wird der Referenzfaktor (offset) anhand der Mean-Werte des
Phantoms (Po; P2oo) fUr die jeweilige Messung bestimmt [Koppers 2005]:
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200 x P,

offset =
200 — |DO

AnschlieBend werden die einzelnen Mean-Werte der Knochenproben in die BMD-Werte mit
unten stehender Formel umgerechnet, wobei der offset-Wert mit berlcksichtigt wird [Link

2002, Koppers 2005].

BMD = M + offset

I3200 -1
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3.9  Statistische Auswertungen

Alle Messdaten aus den biomechanischen Testungen und den Knochendichtemessungen
wurden in Excel-Tabellen gespeichert und die jeweiligen Mittelwerte errechnet. Die so er-
haltenen Wertetabellen wurden mit dem Programm SPSS V 10.0 am ,Institut fir medizini-
sche Soziologie und Epidemiologie” des Universitéatsklinikums ,Rechts der Isar* ausgewertet
und graphisch und tabellarisch dargestellt. Bei den Messungen zur Bruchfestigkeit und
Bruchdehnung konnte nicht bei allen Gruppen eine Normalverteilung der Messwerte nach-
gewiesen werden. Deshalb wurden die kompletten statistischen Auswertungen anhand
nichtparametrischer Tests durchgefihrt.

Da es sich bei den Auswertungen um verbundene Probenkollektive (paarweiser Vergleich,
ipsi- und kontralaterale Seite) handelt, wurde der Wilcoxon-Test zur Berechnung eingesetzt.
Dieser Test berlcksichtigt Informationen Gber die GrdBe der Differenzen innerhalb von Paa-
ren und gibt Paaren mit gréBeren Differenzen gréBeres Gewicht als Paaren mit kleineren

Differenzen.

Die statistischen Auswertungen zu den verschiedenen Probenkollektiven umfassen jeweils
den Seitenvergleich (ipsi- mit kontralateral beziehungsweise behandelte Probe mit Kontroll-
probe der Gegenseite):

e des Elastizitdtsmoduls vor Behandlung

e des Elastizitdtsmoduls nach Behandlung

e der Absolutdifferenz des Elastizitdtsmoduls vor und nach Behandlung

e der prozentualen Differenz des Elastizitdtsmoduls vor und nach Behandlung
e der Bruchfestigkeit nach Behandlung

e der Bruchdehnung nach Behandlung

Die Korrelationen zwischen der Knochendichte und den biomechanischen Kennwerten
wurde mittels des Korrelationskoeffizienten nach Spearman errechnet; diese Berechnungs-
methode eignet sich auch bei nicht-normalverteilten Messwerten.

Bei einer Irrtumswahrscheinlichkeit (P) von P < 0.05 wurde ein signifikanter Unterschied
angenommen und somit die Hypothese ,Veranderung der biomechanischen Eigenschaften
durch ESWT* bestatigt.

Im Ergebnisteil liegt zu jeder Auswertung eine Boxplot-Graphik zu den jeweiligen Testgrup-
pen vor. Die entsprechenden statistischen Kennwerte sind in Abb. 3.15 dargestellt.
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Abb. 3.15: Veranschaulichung der statistischen
Kennwerte der graphischen Darstellungen

Als "Box" wird das durch die Quartile bestimmte Rechteck bezeichnet. Sie umfasst 50% der
Daten. Der Interquartilsabstand (interquartile range, IQR), das heiBt die Differenz zwischen
oberem und unterem Quartil, ist ein MaB flr die Streuung der Daten. Als weiterer Kennwert
ist der Median eingezeichnet.

Als "Whisker" werden die vertikalen Linien bezeichnet. Die Lange der Whisker betragt maxi-
mal das 1,5-fache des Interquartilsabstands und wird immer durch einen Wert aus den Daten
bestimmt. Werte, die Uber dieser Grenze liegen, werden separat in das Diagramm eingetra-
gen und als AusreiBBer oder Extremwerte bezeichnet. AusreiBer sind Félle mit Werten, die
zwischen der 1.5- und 3-fachen Boxldnge vom oberen oder unteren Rand der Box entfernt
sind. Extremwerte sind Falle mit Werten, die mehr als drei Boxlangen vom oberen oder unte-
ren Rand der Box entfernt sind. Gibt es keine Werte auBerhalb der Whisker, so wird die
Lange des Whiskers durch den maximalen bzw. minimalen Wert festgelegt.

Im Anhang (Kapitel 7) sind die kompletten Wertetabellen zu allen Auswertungen aufgefihrt.
In jeder Tabelle ist im linken oberen Feld die jeweilige Irrtumswahrscheinlichkeit P angege-
ben. Aufgeflihrt sind die Probenanzahl N und die Werte fir Mittelwert (MW), Standardabwei-
chung (SA), Minimum (Min), Maximum (Max) und Median (Median).
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4 Ergebnisse

41 Kortikalis

4.1.1 Abmessungen der Proben

Es wurden insgesamt 98 Proben aus humaner und boviner Kortikalis gefertigt. Dabei erga-

ben sich die in der Tabelle 4.1a genannten Abmessungen.

[mm] | D1 D2 D3 D B1 B2 B3 B
MW || 513 | 512 | 512 | 512 | 391 | 3.90 | 3.92 | 3.91
SA 021 | 019 | 020 | 019 | 035 | 0.36 | 0.39 | 0.36

Tab. 4.1a: Mittelwerte (MW) und Standardabweichungen (SA) fiir die Abmessun-
gen an den drei Messstellen (vgl. Abb. 3.9) und deren Mittelwerte (D, B)

Um die Ungenauigkeiten in der Probe selbst einzuschatzen, wurden die Mittelwerte und de-
ren Standardabweichungen flr die Abweichungen der Probendicke und -breite (B) in Tabelle
4.1b ermittelt. Zusétzlich ist die Maximalabweichung zwischen den Messstellen angegeben.
Man erkennt eine maximale Abweichung vom einen zum anderen Probenende (D1-D3 bzw.
B1-B3) von 0.54 mm bzw. 0.60 mm. Die mittlere Abweichung und damit die mittlere Unge-
nauigkeit bei der Probenherstellung, liegt mit 0.14 mm deutlich niedriger.

[mm] | D1-D3 || D1-D2 | D2-D3 || B1-B3 || B1-B2 || B2-B3
Max 0.54 0.24 0.30 0.60 0.31 0.33
MW 0.14 0.07 0.07 0.14 0.07 0.08
SA 0.10 0.05 0.06 0.11 0.05 0.07

Tab. 4.1b: Maximum (Max), Mittelwert (MW) und Standardab-
weichung (SA) fir die Abweichungen in der Probe.
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4.1.2 Bestimmung der Materialkennwerte fir bovine Kortikalis

Bei der verbundenen Testung (paarweiser Links-Rechts-Vergleich) der bovinen Kortika-
lisproben standen 7 Probenpaare zur Verfligung. Die Werte fUr den Elastizitatsmodul vor
(P=0.938, Tab. und Abb. 4.2) und nach (P=0.156, Tab. und Abb. 4.3) der Behandlung waren
statistisch ohne Unterschied, auch wenn es bei den behandelten Proben zu einer mittleren
Abnahme des Elastizitdtsmoduls um 947 N/mm?2 kam (Kontrollgruppe: mittlere Zunahme um
153 N/mm?). Ein Probenpaar wies ein verhaltnismaBig niedriges Elastizitdtsmodul auf. Die
Werte des Probenpaares (E_B_V 17880 N/mm?2, AusreiBer; E_U_V 16186 N/mm?2, Extrem-
wert und E_U_N 15932 N/mm?) sind zur besseren Ubersicht der Graphik nur tabellarisch
dargestellt.
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Abb. 4.2: Elastizitdtsmodul der behandelten Abb. 4.3: Elastizitdtsmodul der behandelten
Gruppe vor ESWT (E_B_V) bzw. Kontroll- Gruppe nach ESWT (E_B_N) bzw. Kontroll-
gruppe (E_U_V) gruppe (E_U_N)

Beim Vergleich der absoluten Differenz des Elastizitdtsmoduls (EnacH-Evor) zeigt sich ein
Trend (P=0.078) zur deutlicheren Abnahme des Elastizitdtsmoduls in der behandelten
Gruppe. Die Irrtumswahrscheinlichkeit der prozentualen Abnahme des Elastizitdtsmoduls
((EnacH-Evor)/Evor) verfehlte mit P=0.109 nur knapp die Grenze zum Trend von 10%.

32



1500 6
1100 .
_ 700 iz 2
g 300 -§
2 g o
3 00 &
2 5 *
i 500 g
5 L 4
g 900 2
a8 ]
-1300 g N
-1700 8
-2100 -10
E B DIF E_U_DIF E_B_PCT E_U_PCT
Abb. 4.4: Differenz des Elastizitdtsmoduls der Abb. 4.5: Prozentuale Differenz des Elastizi-
behandelten Gruppe vor und nach ESWT tdtsmoduls der behandelten Gruppe vor und
(E_B_DIF) bzw. Kontrollgruppe (E_U_DIF) nach ESWT (E_B PCT) bzw. Kontrollgruppe

(E_U_PCT)

Weder bei der Bruchfestigkeit (P=1.000), noch bei der Bruchdehnung (P=0.803) konnte ein
Unterschied zwischen der StoBwellen- und der Kontrollgruppe aufgezeigt werden (vgl. Abb.
und Tab. 4.6 und 4.7).
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Abb. 4.6: Bruchfestigkeit der behandelten Abb. 4.7: Bruchdehnung der behandelten
Gruppe nach ESWT (F_B) bzw. Kontrollgruppe Gruppe nach ESWT (D_B) bzw. Kontroll-
(F_U) gruppe (D_U)
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4.1.3 Bestimmung der Materialkennwerte fir humane Kortikalis

Bei der verbundenen Testung der humanen Kortikalisproben standen 30 Probenpaare zur
Verfigung. In den beiden Gruppen (StoBwelle versus Kontrolle) fanden sich weder vor
(P=0.440, Abb. und Tab. 4.8) noch nach (P=0.984, Abb. und Tab. 4.9) der Behandlung bzw.
in der Kontrollgruppe signifikante Unterschiede beim absoluten Vergleich des Elastizitatsmo-
duls. Die untersuchten Gruppen waren somit bezliglich des Elastizitdtsmoduls gleich. Ein
AusreiBBerwert (E_B_V 22998 N/mm?, E_B_N 22933 N/mm?) ist in der Graphik aus Griinden
der Vergleichbarkeit der Boxplots nicht dargestellt.
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Abb. 4.8: Elastizitdtsmodul der behandelten Abb. 4.9: Elastizitdtsmodul der behandelten
Gruppe vor ESWT (E B V) bzw. Kontroll- Gruppe nach ESWT (E B N) bzw. Kontroll-
gruppe (E_U_V) gruppe (E_U_N)

Auch bei den humanen Proben kam es im Mittel zu einer geringen Abnahme des Elastizi-
tatsmoduls (-51.76 N/mm?) in der StoBwellengruppe und zur Zunahme (109.70 N/mm?) in der
Kontrollgruppe. Ein signifikanter Unterschied konnte nicht aufgezeigt werden (P=0.245, Abb.
und Tab. 4.10). Die mittleren prozentualen Differenzen lagen bei -0.27 % in der StoBwellen-
gruppe und +0.71 % in der Kontrollgruppe (P=0.299, Abb. und Tab. 4.11) und waren eben-
falls nicht signifikant. In der Gruppe E_U_PCT fanden sich zwei weitere, graphisch nicht ab-
gebildete AusreiBBer nach oben, das Maximum lag bei 13.68 %.
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Abb. 4.10: Differenz des Elastizitdtsmoduls der
behandelten Gruppe vor und nach ESWT
(E_B_DIF) bzw. Kontrollgruppe (E_U_DIF)
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Abb. 4.11: Prozentuale Differenz des Elastizi-
tdtsmoduls der behandelten Gruppe vor und
nach ESWT (E_B_PCT) bzw. Kontrollgruppe

(E_U_PCT)

Die Auswertungen der Materialkennwerte Bruchfestigkeit und Bruchdehnung konnten keine
statistische Ungleichheit der beiden Gruppen darlegen (P=0.824 und P=0.984), es zeigten
sich nahezu identische Messwerte in den beiden Vergleichsgruppen (Abb. und Tab. 4.12 und

4.13).
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Abb. 4.12: Bruchfestigkeit der behandelten
Gruppe nach ESWT (F_B) bzw. Kontrollgruppe
(F_U)
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Abb. 4.13: Bruchdehnung der behandelten
Gruppe nach ESWT (D _B) bzw. Kontroll-

gruppe (D_U)
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4.1.4 Bestimmung der Materialkennwerte flir das Gesamtkollektiv

Zuletzt wurden die statischen Tests fur das Gesamtkollektiv durchgefuhrt, bovine und hu-
mane Proben wurden als eine gemeinsame Stichprobe ausgewertet. Der Elastizitdtsmodul
vor der Behandlung war in beiden Gruppen (Kontrollgruppe und StoBwellengruppe) statis-
tisch gleichwertig (P=0.464, Abb. und Tab. 4.14). Auch nach der Behandlung (Abb. und Tab.
4.15) fand sich kein Unterschied beim Vergleich der Gruppen (P=0.521).
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Abb. 4.14: Elastizitdtsmodul der behandelten Abb. 4.15: Elastizitdtsmodul der behandelten
Gruppe vor ESWT (E B V) bzw. Kontroll- Gruppe nach ESWT (E B N) bzw. Kontroll-
gruppe (E_U_V) gruppe (E_U_N)

Wie in den separaten Auswertungen flir bovine und humane Knochen konnte auch beim
Vergleich der absoluten und prozentualen Veranderung des Elastizitdtsmoduls im Gesamt-
kollektiv kein signifikanter Unterschied festgestellt werden (P=0.061 und P=0.080). Jedoch
zeigt sich erneut ein Trend (0.050 < P < 0.100). Die Abnahme des Elastizitdtsmoduls in der
StoBwellengruppe um 221.19 N/mm? bzw. 0.99% steht der Zunahme in der Kontrollgruppe
um 117 N/mm?2 bzw. 0.69% gegentber (Abb. und Tab. 4.16 und 4.17). Wie beim Kollektiv
,humane Kortikalisproben“ sind die beiden AusreiBer nach oben in der Kontrollgruppe nicht
graphisch dargestellt, das absolute Maximum sowie die weiteren statistischen Kennwerte
lassen sich aber den Tabellen im Anhang entnehmen.
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Abb. 4.16: Differenz des Elastizitdtsmoduls der
behandelten Gruppe vor und nach ESWT
(E_B_DIF) bzw. Kontrollgruppe (E_U_DIF)
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Abb. 4.17: Prozentuale Differenz des Elastizi-
tdtsmoduls der behandelten Gruppe vor und
nach ESWT (E_B_PCT) bzw. Kontrollgruppe

(E_U_PCT)

Bruchfestigkeit (Abb. und Tab. 4.18) und Bruchdehnung (Abb. und Tab. 4.19) waren in den
beiden Gruppen erneut statistisch ohne Unterschied (P=0.811 und P=0.929). Von einer Be-
einflussung der Bruchfestigkeit und Bruchdehnung durch die StoBwellen ist somit nicht aus-

zugehen.
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Abb. 4.18: Bruchfestigkeit der behandelten
Gruppe nach ESWT (F_B) bzw. Kontrollgruppe
(F_U)
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Abb. 4.19: Bruchdehnung der behandelten
Gruppe nach ESWT (D _B) bzw. Kontroll-

gruppe (D_U)

37




4.2 Spongiosa

4.2.1 Abmessungen der Proben

Bei 153 angefertigten Spongiosaproben im Durchmesser-Hdhen-Verhaltnis 1:2 wurden die in
Tab. 4.20 dargestellten Mittelwerte (MW) und Standardabweichungen (SA) fir den Durch-
messer (D) und die H6he (H) erreicht.

[mm] D H
MW 7.24 | 14.32
SA 0.07 | 0.08

Tab. 4.20: Abmessun-
gen der Proben

4.2.2 Bestimmung der Materialkennwerte flir bovine Spongiosa

Es standen 22 bovine Probenpaare zur Verfigung. Vor Behandlung bestand statistisch kein
Unterschied der beiden Gruppen (Abb. und Tab. 4.21), verglich man die Messwerte fir den
Elastizitatsmodul der behandelten Gruppe mit den zugehdrigen kontralateralen Werten der
Kontrollgruppe (P=0.483). Nach der Behandlung mit Stosswellen war ebenfalls keine statisti-
sche Veranderung des Elastizitaitsmoduls im Vergleich zur Kontrollgruppe zu erkennen
(P=1.000, Abb. und Tab. 4.22).
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Abb. 4.21: Elastizitdtsmodul der behandelten Abb. 4.22: Elastizitdtsmodul der behandelten
Gruppe vor ESWT (E B V) bzw. Kontroll- Gruppe nach ESWT (E_ B N) bzw. Kontroll-
gruppe (E_U_V) gruppe (E_U_N)
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Wourde jedoch die absolute Veranderung des Elastizitdtsmodul in der behandelten Probe
(EnacH-Evor) mit der Veranderung in der kontralateralen Probe verglichen, so fand sich ein
signifikanter Unterschied (P=0.001, Abb. und Tab. 4.23). Bei den unbehandelten Proben kam
es zu einer Abnahme des Elastizitdtsmoduls um 7.78 N/mm?2 (Standardabweichung 9.72
N/mm2), bei den behandelten Proben zu einer mehr als doppelt so groBen mittleren Ab-
nahme um 16.83 N/mm? (Standardabweichung 12.21 N/mm?). Dieses Ergebnis wurde durch
die prozentuale Abnahme des Elastizitdtsmoduls bestatigt ((Enacr-Evor)/Evor). Auch hier
ergab sich ein signifikanter Unterschied (P=0.003, Abb. und Tab. 4.23). In der Testgruppe
kam es zu einer deutlicheren prozentualen Abnahme (4.60%) des Elastizitdtsmoduls als in
der Kontrollgruppe (2.34%).
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Abb. 4.23: Differenz des Elastizitdtsmoduls der Abb. 4.24: Prozentuale Differenz des Elastizi-

behandelten Gruppe vor und nach ESWT tdtsmoduls der behandelten Gruppe vor und

(E_B_DIF) bzw. Kontrollgruppe (E_U_DIF) nach ESWT (E_B_PCT) bzw. Kontrollgruppe
(E_U_PCT)

P=0.001 N MW SA Min Max [ Median
E B DIF ||[22| -16.83 | 12.21 | -38.82 | 5.60 | -18.30
E U DIF ||[22| -7.78 9.72 -29.50 | 7.72 -7.08

Tab. 4.23: Differenz des Elastizitdtsmoduls der behandelten
Gruppe vor und nach ESWT (E_B_DIF) bzw. Kontrollgruppe
(E_U_DIF)

P=0.003 N MW SA Min Max [ Median
E B PCT| 22| -4.60 3.65 | -11.46 1.65 -4.45
E U PCT|22| -2.34 2.86 -9.47 1.91 -2.15

Tab. 4.24: Prozentuale Differenz des Elastizitdtsmoduls der
behandelten Gruppe vor und nach ESWT (E_B _PCT) bzw.
Kontrollgruppe (E_U_PCT)
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Die mittlere Bruchfestigkeit nach ESWT lag in der Testgruppe etwas niedriger (8.94 N/mm?)
als in der Kontrollgruppe (9.26 N/mm?2, Abb. und Tab. 4.25). Auch fir die Bruchdehnung war
der Mittelwert in der behandelten Gruppe geringfiigig niedriger (3.29%, gegeniber 3.44% in
der Kontrollgruppe, Abb. und Tab. 4.26). Ein signifikanter Unterschied konnte in beiden Fal-
len nicht nachgewiesen werden (P=0.949 und P=0.656).
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Abb. 4.25: Bruchfestigkeit der behandelten Abb. 4.26: Bruchdehnung der behandelten
Gruppe nach ESWT (F_B) bzw. Kontrollgruppe Gruppe nach ESWT (D_B) bzw. Kontroll-
(F_U) gruppe (D_U)

4.2.3 Bestimmung der Materialkennwerte flir humane Spongiosa

Far die Testungen an humanen Proben lagen 25 Probenpaare vor. Der Mittelwert des Elasti-
zitdtsmoduls vor Versuchsbeginn lag in der Kontrollgruppe bei 489 N/mmz? (Standardabwei-
chung 181 N/mm?), in der Testgruppe bei 521 N/mm?2 (Standardabweichung 151 N/mm?).
Dieser Unterschied ist rein zuféllig durch die randomisierte Zuteilung der Proben zu den bei-
den Vergleichsgruppen bedingt. Der Elastizitaitsmodul war vor der Behandlung in beiden
Gruppen statistisch gleich (P=0.141, Abb. und Tab. 4.27). Auch nach Behandlung waren, wie
bei den bovinen Proben, die Werte fir den Absolutwert des Elastizitdtsmoduls ohne signifi-
kanten Unterschied (P=0.751, Abb. und Tab. 4.28).
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Abb. 4.27: Elastizitdtsmodul der behandelten Abb. 4.28: Elastizitdtsmodul der behandelten
Gruppe vor ESWT (E_B_V) bzw. Kontroll- Gruppe nach ESWT (E_B_N) bzw. Kontroll-
gruppe (E_U_V) gruppe (E_U_N)

Beim Vergleich der Differenz des Elastizitatsmoduls (Enach-Evor) in beiden gepaarten Grup-
pen war ein signifikanter Unterschied zu verzeichnen (P=0.017). In der Kontrollgruppe kam
es zu einer mittleren Abnahme des Elastizitdtsmoduls um 13.85 N/mm?2, bei den behandelten
Proben lag diese mit 29.64 N/mm? deutlich hdher (Abb. und Tab. 4.29). Dieser Unterschied
konnte anhand der prozentualen Abnahme nicht bestatigt werden (Abb. und Tab. 4.30), es
ergab sich aber zumindest ein Trend in diese Richtung (P=0.067). In der Gruppe E_B_DIF
lagen drei Messwerte (ein AusreiBBer, zwei Extremwerte) auBerhalb des unteren ,Whisker*.
Im Kollektiv E_B_PCT traten vier AusreiBerwerte auf. In beiden Graphiken sind diese Aus-
reiBer und Extremwerte aus Griinden der Ubersichtlichkeit (groBe Ordinate) nicht abgebildet.
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Abb. 4.29: Differenz des Elastizitdtsmoduls der Abb. 3.40: Prozentuale Differenz des Elastizi-

behandelten Gruppe vor und nach ESWT tdtsmoduls der behandelten Gruppe vor und

(E_B_DIF) bzw. Kontrollgruppe (E_U_DIF) nach ESWT (E_B_PCT) bzw. Kontrollgruppe
(E_U_PCT)
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Bei den Testungen zur Bruchfestigkeit und Bruchdehnung gehen wegen Datenverlust bei
einer Probe nur Werte von 24 Paaren ein. Weder fur die Bruchfestigkeit (P=0.705), noch flr
die Bruchdehnung (P=0.089) konnte ein Unterschied statistisch gesichert werden. Wie man
anhand der graphischen Darstellung und der im Tabellenanhang aufgefihrten Tabellen und
(Abb. / Tab. 4.31 und 4.32) erkennen kann, lagen beide Werte in der Testgruppe eher hdher
als in der Kontrollgruppe.
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Abb. 4.31: Bruchfestigkeit der behandelten Abb. 4.32: Bruchdehnung der behandelten
Gruppe nach ESWT (F_B) bzw. Kontrollgruppe Gruppe nach ESWT (D_B) bzw. Kontroll-
(F_U) gruppe (D_U)

4.2.4 Bestimmung der Materialkennwerte flir das Gesamtkollektiv

Fir die verbundenen, statistischen Auswertungen fir das Gesamtkollektiv (bovine und hu-
mane Knochenproben) standen 47 Paare zu Verfligung.

Die Werte der paarigen Gruppen fur den Elastizitdtsmodul unterschieden sich vor Behand-
lung nicht (P=0.712). Auch nach der Applikation der StoBwellen war kein Unterschied der
beiden Gruppen nachzuweisen (P=0.854), stellte man die Absolutwerte fir den Elastizitats-
modul gegenuber.
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Abb. 4.33: Elastizitdtsmodul der behandelten Abb. 4.34: Elastizitdtsmodul der behandelten
Gruppe vor ESWT (E_B_V) bzw. Kontroll- Gruppe nach ESWT (E_B_N) bzw. Kontroll-
gruppe (E_U_V) gruppe (E_U_N)

Wieder wurde die Differenz des Elastizitatsmoduls vor und nach Behandlung mit der Diffe-
renz in der unbehandelten Gruppe verglichen. Es stellte sich eine gréBere Reduktion des
Elastizitaitsmoduls (-23.64 N/mm32) in der StoBwellengruppe als in der Kontrollgruppe
(-11.01 N/mm?) dar. Dieses unterschiedliche Ergebnis war mit einer Irrtumswahrscheinlich-
keit von P<0.001 aussagekraftig, die StoBwellenbehandlung reduziert den Elastizitdtsmodul
somit signifikant (Abb. und Tab. 4.35). Entsprechend konnte auch bei der prozentualen Diffe-
renz im Seitenvergleich eine signifikant héhere Abnahme des Elastizitdtsmoduls (P=0.001) in
der behandelten Gruppe belegt werden, es kam zu einer Reduktion des Elastizitatsmoduls
um 6.89 % gegeniber 3.24 % in der unbehandelten Gruppe (Abb. und Tab. 4.36).
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Abb. 4.35: Differenz des Elastizitdtsmoduls der Abb. 4.36: Prozentuale Differenz des Elastizi-

behandelten Gruppe vor und nach ESWT tdtsmoduls der behandelten Gruppe vor und

(E_B_DIF) bzw. Kontrollgruppe (E_U_DIF) nach ESWT (E_B_PCT) bzw. Kontrollgruppe
(E_U_PCT)
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In der Graphik zur absoluten und prozentualen Differenz ist ein AusreiBer nach unten nicht
abgebildet. Die entsprechenden Minimalwerte lassen sich an den unten stehenden Tabellen
ablesen.

P<0.001 N MW SA Min Max [ Median
E B DIF ||[47 | -23.64 | 26.33 |-149.57| 18.04 | -20.09
E U DIF ||[47 | -11.01 | 17.31 | -73.06 | 12.50 -6.63

Tab. 4.35: Differenz des Elastizitdtsmoduls der behandelten
Gruppe vor und nach ESWT (E_B_DIF) bzw. Kontrollgruppe
(E_U_DIF)

P=0.001 N MW SA Min Max [ Median
E B PCT|47 | -6.89 10.66 | -48.49 | 3.58 -3.84
E U PCT|47 | -3.24 468 | -17.71 2.02 -1.53

Tab. 4.36: Prozentuale Differenz des Elastizitdtsmoduls der
behandelten Gruppe vor und nach ESWT (E_B_PCT) bzw.
Kontrollgruppe (E_U_PCT)

Fiar die Auswertungen zur Bruchfestigkeit und -dehnung flossen die Messergebnisse von 46
Probenpaaren in die Auswertung ein. Bei beiden Parametern konnte kein Unterschied zwi-
schen der behandelten und der unbehandelten Gruppe gefunden werden (Bruchfestigkeit:
P=0.745, Abb. und Tab. 4.37; Bruchdehnung: P=0.410, Abb. und Tab. 4.38).
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Abb. 3.37: Bruchfestigkeit der behandelten Abb. 3.38: Bruchdehnung der behandelten
Gruppe nach ESWT (F_B) bzw. Kontrollgruppe Gruppe nach ESWT (D_B) bzw. Kontroll-
(F_U) gruppe (D_U)
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4 2.5 Korrelation der Materialkennwerte mit Knochendichte

Die computertomographisch gewonnenen Werte fur die Knochendichte wurden mit den bio-
mechanischen Parametern Elastizitdtsmodul, Bruchfestigkeit und Bruchdehnung korreliert.
Wie vorangehend erwahnt, wurde die Knochendichtebestimmung nach der Durchflihrung der
Biomechanik-Tests durchgefihrt.

Es standen 58 mit StoBwellen behandelte Proben und 48 Kontrollproben zur Verfligung
(n=58 bzw. 48). Dabei handelte es sich um bovine (n=23 bzw. 23) und humane (n=35 bzw.
25) Spongiosaproben. Die erhéhte Probenanzahl gegeniiber den vorhergehenden Auswer-
tungen ergibt sich durch zahlreiche unpaarige, mit StoBwellen behandelte Proben, die bei
den Korrelationsberechnungen als behandelte Proben mit in die Auswertung einflossen. Die
statistischen Kennwerte der Knochendichtemessungen sind in der Tabelle 4.39 aufgelistet.
Auffallend ist die relativ groBe Standardabweichung, die sich aufgrund der starken Schwan-
kungen der Dichte bei Werten von 76.33 mg/cm? bis 437.98 mg/cm? ergibt.

[mg/em’] | N | MW SA Min Max [ Median
KD B 58 | 251.84 | 80.61 | 76.33 | 437.98 | 243.28
KD U 48| 242.00 | 78.10 | 87.24 | 393.05 | 255.19

Tab. 4.39: Statistische Auswertungen der Knochendichte der
behandelten (KD_B) und unbehandelten (KD _U) Gruppe.

Es zeigte sich eine Korrelation (r) der Parameter Knochendichte (KD) und Elastizitdtsmodul
wie in der Tabelle 4.40 dargestellt. Dazu sind die entsprechenden Regressionsgleichungen

(y =axx+b) angegeben.

r P Regressionsgleichung
E B N 0.585 | <0.001 | E_B_N=1.38 xKD +70.98
E_UN 0.630 | <0.001 | E_U N=1.33xKD +118.64

Tab. 4.40: Darstellung der Regressionsgleichungen fir die
Korrelation zwischen Elastizitdtsmodul und Knochendichte fiir
die behandelte (E_B_N) und unbehandelte (E_U_N) Gruppe

Da der Korrelationskoeffizient zwischen 0 und +1 liegt, handelt es sich um eine positive Kor-
relation beziehungsweise einen linearen Zusammenhang. Dies bedeutet, dass eine erhdhte
Knochendichte mit einem erhdhten Elastizitdtsmodul einhergeht.
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Der Koeffizient a gibt die Steigung der Regressionsgeraden wieder. Je gréBer dieser Koeffi-
zient, desto steiler verlauft die Gerade. Ein hoher Wert fir diesen Koeffizienten l&sst darauf
schlieBen, dass mit steigender Knochendichte der Elastizitdtsmodul verhdltnismaBig noch
deutlicher ansteigt. Ein niedriger Wert bedeutet dem gegenlber, dass bei Proben mit zu-
nehmender Knochendichte nur eine vergleichsweise geringe Zunahme des Elastizitdtsmo-
duls zu verzeichnen ist. Im diesem Fall (a = 1.38 bzw. 1.33) kommt es pro Einheit der Kno-
chendichte (1 mg/cm?) zu einer Erh6hung des Elastizitatsmoduls um 1.38 bzw. 1.33 Einhei-
ten (N/mma2).

Der Koeffizient b gibt die Verschiebung der Regressionsgeraden auf der Y-Achse (Ordinate)
an. Er zeigt die primare GrdBenrelation zwischen den beiden korrelierenden Parametern an.
In diesem Fall (E_B_N) ist die Regressionsgeraden um 70,98 Einheiten nach oben verscho-
ben. Dies heiBt, dass bei einer Knochendichte von beispielsweise 300 mg/cm? ein Elastizi-
tatsmodul von 484.98 N/mm? statistisch vorhergesagt werden kann. Bei einem héheren Ko-
effizienten b (E_U_N) von 118.64, liegt auch der errechnete Elastizitdtsmodul héher, hier bei
517.64 N/mm2.

Die 95%-Konfidenzintervalle (95%-KIl) der Regressionskoeffizienten ergeben sich wie in
Tabelle 4.41 aufgefihrt. Die Intervalle fir den Koeffizienten a und auch b Uberschneiden
sich. Das bedeutet, dass eine die Korrelation betreffende Unterscheidung der beiden Grup-
pen nicht mdglich ist. Jedoch fallt ein kleinerer Achsenabschnitt b (Regressionsgerade
Richtung Abszisse verschoben) in der StoBwellengruppe (b=70.98 N/mm?) auf. Im Vergleich
dazu betragt der Achsenabschnitt b in der Kontrollgruppe 118.64 N/mm?. Dies deutet auf ein
relativ erniedrigtes Elastizitdtsmodul in der StoBwellengruppe hin. Betreffend den Regressi-
onskoeffizienten a ist aufgrund des nur minimalen Unterschiedes der beiden Testgruppen
(E_B_Nund E_U_N) keine relevante Aussage zu treffen.

a (Steigung) b (Achsenabschnitt)
Koeffizient 95%-KI Koeffizient 95%-KI
E_ BN 1.38 [0.90;1.86] 70.98 [-55.59;197.56]
E_U_N 1.33 [0.87;1.80] 118.64 [0.16;237.13]

Tab.4.41: Darstellung der Koeffizienten der Regressionsgleichungen
aus Tabelle 4.40 mit jeweiligen 95 %-Konfidenzintervallen
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Zur Veranschaulichung sind die Regressionsgeraden mit den zugehdrigen Punktemengen
graphisch dargestellt (Abb. 4.39 und 4.40).

StoBwellengruppe Kontrollgruppe

Emodul (N/ mm?2)
Emodul (N/ mm?)

0 100 200 300 400 500

Knochendichte (mg/cm3) Knochendichte (mg/cm3)

Abb. 4.39: Regressionsgerade der StoBwellen- Abb. 4.40: Regressionsgerade der Kontroll-
gruppe gruppe

GleichermaBen existiert eine positive Korrelation zwischen Knochendichte und den Kenn-

werten Bruchfestigkeit und Bruchdehnung, wie sich der Tabelle 4.42 entnehmen I&sst.

r P Regressionsgleichung
F B 0.596 | <0.001 |F_B=3.50x10% xKD —0.25

FU 0.727 | <0.001 |F_U=4.18x10% xKD — 0.96
DB 0.277 | 0.035 |D_B=4.03x10° xKD +1.88

D U 0.554 | <0.001 |D_U=5.94x10% xKD +1.55

Tab. 4.42: Darstellung der Regressionsgleichungen fiir die
Korrelation zwischen Bruchfestigkeit/-dehnung und Knochen-
dichte fur die behandelte (F_B und D_B) und unbehandelte
(F_U und D_U) Gruppe

Auch bei diesen beiden Parametern (Bruchfestigkeit und Bruchdehnung) kann aufgrund
Uberlappender 95%-Konfidenzintervalle fur die Regressionskoeffizienten in beiden Féllen,
auBer der erwdhnten, positiven Korrelation, keine weitere Aussage getroffen werden. Die
entsprechenden 95%-Konfidenzintervalle sind in Tabelle 4.43 und 4.44 dargestellt.
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a x102 (Steigung)

b (Achsenabschnitt)

Koeffizient 95%-KI Koeffizient 95%-KI
F B 3.50 [2.19;4.82] -0.25 [-3.72;3.23]
F U 4.10 [2.92;5.43] -0.96 [-4.15;2.23]

Tab. 4.43: Darstellung der Regressionskoeffizienten zur Bruchfestig-
keit aus Tabelle 4.42 mit jeweiligen 95 %-Konfidenzintervallen

ax10® Steigung) b (Achsenabschnitt)

Koeffizient 95%-KI Koeffizient 95%-KI
D B 4.03 [1.68;6.39] 1.88 [1.26;2.50]
D U 5.94 [3.37;8.51] 1.55 [0.90;2.21]

Tab. 4.44: Darstellung der Regressionskoeffizienten zur Bruchdehnung
aus Tabelle 4.42 mit jeweiligen 95 %-Konfidenzintervallen

Zuletzt wurde geprift, ob eine Korrelation zwischen der absoluten und relativen Abnahme
des Elastizitdtsmoduls und der Knochendichte besteht. Fir die Bestimmung eines Zusam-
menhangs zwischen der absoluten Differenz des Elastizitdtsmoduls (Enacr-Evor) und der
Knochendichte ergab sich nur in der Kontrollgruppe eine signifikante Korrelation, so dass
hier eine Gegeniberstellung mit der StoBwellengruppe keine statistisch verwertbare Aus-
sage erlaubt (P=0.176). Im Fall der prozentualen Abnahme des Elastizitatsmoduls konnte in
beiden Gruppen eine hinreichend signifikante Korrelation errechnet werden, die Regressi-
onsgleichungen und -geraden unterscheiden sich deutlich (vgl. Tab. 4.45). Der Achsenab-
schnitt b ist in der behandelten Gruppe mit -33.41 N/mm?2 niedriger als in der unbehandelten
Gruppe mit -9.70 N/mmz2. Der Steigungskoeffizient a liegt in der StoBwellengruppe bei
0.0918. Diese Steigung ist deutlich gréBer, als die der unbehandelten Gruppe mit 0.0268.

r P Regressionsgleichung
E_B_DIF 0.180 0.176 |E_B_DIF =3.64x102 xKD - 37.66
E_U_DIF 0.390 0.006 |E_U_DIF =5.78x102 xKD — 24.94

E B PCT 0.396 | 0.002 |E_B_PCT=9.18x102 x KD — 33.41
E_U PCT 0.520 | <0.001 |E_U_PCT =2.68x102 x KD — 9.70

Tab. 4.45: Darstellung der Regressionsgleichungen fir die Korrelation zwi-
schen absoluter und prozentualer Elastizitdtsmoduldifferenz und Knochen-
dichte fir die behandelte (E_ B DIF und E B PCT) und unbehandelte
(E_U_DIF und E_U_PCT) Gruppe
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In beiden Fallen weisen die 95 %- Konfidenzintervalle keine Uberschneidungsbereiche auf,
wodurch die beiden Koeffizienten a und b der beiden Gruppen als signifikant unterschiedlich
angesehen werden kénnen (Tab. 4.46).

a x102 (Steigung) b (Achsenabschnitt)

Koeffizient 95%-KI Koeffizient 95%-KI
E_B PCT 9.18 [4.90;13.46] -33.41 [-44.71;-22.10]
E_U_PCT 2.68 [1.13;4.22] -9.70 [-13.62;-5.78]

Tab. 4.46: Darstellung der Regressionskoeffizienten zur prozentualen
Elastizitdtsmodul-Differenz aus Tabelle 4.45 mit jeweiligen 95 %-Kon-
fidenzintervallen

Die bereits beschriebenen Unterschiede der Koeffizienten a und b zeigen sich anschaulich in
unten stehender graphischen Darstellung (Abb. 4.41), die Regressionsgerade der StoBwel-
lengruppe ist auf der Y-Achse in Richtung negativer Werte verschoben und weist eine gré-
Bere Steigung als die Gerade der Kontrollgruppe auf.

prozentuale Differenz Emodul (%)

-50 —
O E_U_PCT

60 : : ‘ ‘ , O EBPCT
0 100 200 300 400 500

Knochendichte (mg/cm3)

Abb. 4.41: Regressionsgeraden der Korrelation
der prozentualen Elastizitdtsmoduldifferenz mit
Knochendichte, behandelte (E_B_PCT,
schwarz) und unbehandelte Gruppe
(E_U_PCT, rot)

In Zusammenschau der Tabellenwerte und der graphischen Darstellung lassen sich die fol-
genden Schlisse ableiten. Ausgehend von einer maximalen Knochendichte um 450 mg/cm3,
wird der Elastizitdtsmodul von Proben, die in diesem oberen Bereich der Knochendichte lie-
gen, durch die StoBwellen nicht entscheidend beeinflusst. Dies zeigt sich, da die Regressi-
onsgeraden der beiden Gruppen eng beieinander liegen und sich anhand der Regressions-
gleichungen etwa gleiche Werte fiir den zu erwartenden Elastizitdtsmodul ergeben. Aufgrund
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des deutlich erhéhten Steigungskoeffizienten a (0.0918) in der StoBwellengruppe, divergie-
ren die Kurven im Bereich niedrigerer Knochendichte. Das heifBt, im Vergleich zur Kontroll-
gruppe (a=0.0268) nimmt der Elastizitdtsmodul bei stetig abnehmender Knochendichte ver-
haltnismaBig starker ab. Anders formuliert bedeutet dies: Eine mit StoBwellen behandelte
Probe zeigt eine Verdnderung ihres Elastizitdtsmoduls, abhangig von der Knochendichte. Bei
geringer Knochendichte kommt es im Vergleich zur Kontrollgruppe zu einer deutlichen Ab-
nahme des Elastizitdtsmoduls, bei zunehmender Knochendichte wird diese Erniedrigung des
Elastizitatsmoduls immer geringer. Im Bereich hoher Knochendichte (350-450 mg/cm3) ist,
verglichen mit den unbehandelten Proben, nur noch ein minimaler Unterschied der Beein-

flussung des Elastizitatsmoduls festzustellen.
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5 Diskussion

Die ersten Beobachtungen der Wirkung von StoBwellen auf biologisches Gewebe wurden
wahrend des zweiten Weltkrieges durch Zufall gemacht. Man beobachtete ein Zerbersten
der Lungen von Schiffbriichigen durch die Einwirkung von Wasserbomben, die in weiter
Ferne explodierten. Bemerkenswerterweise waren an den Betroffenen keine Anzeichen
auBerer Gewalteinwirkung erkennbar. Dies war der Ausléser, der zur Erforschung der StoB-
wellen und Entwicklung ihrer kontrollierten Erzeugung fihrte. 1951 wurde der erste elektro-
hydraulische StoBwellengenerator durch Frank Rieber in New York gebaut und patentiert
[Krause 1997]. In Deutschland wurde 1967 im Rahmen eines staatlich finanzierten For-
schungsprogramms begonnen, die Wirkung von StoBwellen auf tierisches Gewebe zu unter-
suchen. Man konnte zeigen, dass sich die gréBten Effekte an Grenzflachen zweier Medien
ergaben, deren akustische Impedanzen stark unterschiedlich waren. Dies flihrte zur Idee der
Desintegration von Nierensteinen durch StoBwellen ohne direkten Kontakt zum Stein, Uber
die Hausler und Kiefer erstmalig 1971 berichteten [Krause 1997, Thiel 2001]. Der erste klini-
sche Einsatz der extrakorporalen StoBwellenlithotripsie (ESWL) am Menschen fand am
02.02.1980 im Klinikum GroBhadern in Minchen statt [Chaussy 1982]. Die StoBwellenthera-
pie zur Desintegration von Nierensteinen manifestierte sich im Verlauf der folgenden Jahre
zu einem Routineverfahren. Bis 1995 wurden mehr als zwei Millionen Patienten einer ESWL
zugefihrt. Heute ist die ESWL das Verfahren der ersten Wahl bei proximalen Harnleiterstei-
nen [Lingemann 1988, Thiel 2001].

Im Kaninchen- und im Beagle-Hundemodell wurden bei Untersuchungen zur Méglichkeit der
Zertrimmerung von Harnleitersteinen in Knochendeckung mechanische Alterationen des
Knochens und Osteonekrosen in vivo beobachtet [Graff 1989]. Graff postulierte zum einen
eine destruktive Wirkung der StoBwellen am Knochen durch Fragmentation und Erzeugung
von Mikrofissuren, andererseits die Stimulation der Osteogenese durch StoBwellenapplika-
tion [Graff 1989]. Haupt berichtete Uber die erste erfolgreiche Behandlung einer verzégerten
Frakturheilung durch ESWT im Jahre 1988 [Haupt 1997b]. Valchanou konnte wenig spater in
einer Folgestudie Uber die erfolgreiche Heilung von Pseudarthrosen in 85 % der Félle durch
ESWT berichten [Valchanou 1991]. Diese positiven Ergebnisse wurden durch Schleberger
und Senge (1992), Haist (1992) und Ekkernkamp (1992) bestatigt.

Bis heute ist der Wirkmechanismus bei orthopadischen Indikationen der StoBwellen nicht
vollstéandig aufgeklart. Man geht davon aus, dass die Effekte der StoBwellen nicht monokau-
sal sind, sondern verschiedene Teileffekte fir den Gesamteffekt verantwortlich sind [Rompe
1997a]. Die schon Ende der achtziger Jahre durch Graff aufgestellte Hypothese der Erzeu-
gung von Mikrofrakturen hat noch immer Gultigkeit [Graff 1989]. Insbesondere, da auch

51



Kaulesar Sukul 1993 komplette Knochenfrakturierung am Rattenmodell und Delius 1995
multiple Frakturen der Spongiosabéalkchen am Kaninchenmodell in vivo nachweisen konnten.
Falls es zu einer Veranderung des trabekuldren oder auch kortikalen Knochengerists durch
die StoBwellenapplikation kommt, sollte dies eine Verdnderung des biomechanischen Ver-
haltens zur Folge haben und sich mittels einfacher biomechanischer Belastungstests nach-

weisen lassen.

5.1 Methode zur Herstellung standardisierter Kortikalisproben

Die Herstellung der kortikalen Proben erfolgte in Anlehnung an das von Hadaller evaluierte
Verfahren [Hadaller 2004]. Die Bearbeitung der rohen Knochenproben mit einer Oberfrase
erlaubte, gegenlber der Probenfertigung nach Hadaller mit Feile und Schleifpapier, eine
erhbhte Prazision, schnellere Arbeitsschritte und damit kirzere Luftexposition sowie gerin-
gere Erwarmung der Proben und wurde somit als glnstigeres Verfahren angesehen und
eingesetzt. Aufgrund der so erhaltenen, sehr prazisen Proben mit planparallelen Probensei-
ten konnten die Priffahrten an einem zu Hadaller leicht abgeanderten, verbesserten Prif-
stand durchgeflihrt werden. In der vorliegenden Studie konnten an allen Auflage- und Druck-
punkten in der Prifanordnung bewegliche Schienen verwendet werden, so dass sich die
Probe im Prifstand selbst ausrichten konnte. Dies ermdglicht im Gegensatz zu Hadaller eine
absolut zwangskraftfreie Testung der Proben. Ein Herausrutschen der Proben aus der Prif-
anordnung aufgrund Ungenauigkeiten der Probenabmessungen kam nicht vor.

Es existieren bis heute keine Standardprufprotokolle oder standardisierten Anweisungen zur
Testung von kortikalen Knochen. Zur Erarbeitung des Verfahrens und bis zur routinemaBi-
gen Herstellung der Probenpaare wurde an bovinen Knochen gearbeitet. Dann wurden die
eigentlichen Versuchsproben aus bovinen und humanen Knochen hergestellt. Die vorliegen-
den Ergebnisse zeigen, dass die biomechanischen Eigenschaften der bovinen Kortikalis mit
denen der humanen Kortikalis vergleichbar sind. Die Kennwerte fallen vergleichsweise héher
als die der humanen Knochen aus [Reilly 1974, Schryver 1978, Currey 1988, Martin 1993].
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5.2  Methode zur Herstellung standardisierter Spongiosaproben

Auch das Herstellungsverfahren der trabekularen Proben baut auf dem Verfahren von Ha-
daller auf [Hadaller 2004]. Wie bei den kortikalen Proben wurden die Weiterentwicklung des
Verfahrens und die erste Testreihe an bovinen Knochen vorgenommen. Die Vergleichbarkeit
tierischer und humaner trabekularer Proben konnte in friheren Arbeiten nachgewiesen
[Cassidy 1985, Hodgkinson 1990, Linde 1994] und durch die vorliegende Arbeit bestatigt

werden.

Bei der Wahl der ProbengréBe wurden die Abmessungen von Hadaller [2004] Gbernommen.
Nach der DIN 53457 [1987] sollte bei der Verwendung zylindrischer Proben ein Mindest-
durchmesser von 5 mm eingehalten werden und die Lange den 5- bis 10-fachen Wert der
Dicke betragen. In einer Studie zur Beeinflussung der Biomechanik durch die Probengeo-
metrie publizierte Keaveny Daten, die darlegen, dass aufgrund verschiedener Ursachen ein
Verhéltnis von Lange und Durchmesser von 2:1 am gtinstigsten ist. Bei den Ursachen han-
delt es sich um Reibungseffekte und Effekte durch strukturelle Schaden. Auch die Standard-
abweichungen der Kennwerte fallen bei diesen Probenabmessungen relativ klein aus
[Keaveny 1993]. Deshalb und aus Griinden der einfacheren Probenbearbeitung wurden Pro-
ben der GréBe 7.2 mm x 14.4 mm gefertigt. Der bedeutende Einfluss der Probenabmessun-
gen und des Verhéltnisses Lange zu Durchmesser ist bekannt [Linde 1992, Keaveny 1993].
In dieser Arbeit konnte dieser Effekt wegen eines kontralateralen Vergleichs (verbundene
statistische Auswertung) vernachlassigt werden. Entscheidend ist, innerhalb einer Studie nur
eine Probengeometrie zu verwenden [Keaveny 1993].

Da es sich bei Knochen, insbesondere bei trabekularem Knochen, um ein anisotropes Ge-
webe handelt, ist die Bestimmung der biomechanischen Eigenschaften sehr fehleranfallig.
Anisotropie bedeutet in diesem Zusammenhang, dass je nach Belastungsrichtung unter-
schiedliche biomechanische Messwerte resultieren [Sedlin 1966, Linde 1992, Keaveny 1993,
Giessen 2001], was auch als orthotropische Anisotropie bezeichnet wird. Sie ist grundséatz-
lich durch die, nach der Belastung ausgerichtete, Architektur des Knochens bedingt [Huiskes
1999]. Um die Verfalschung der Materialkennwerte durch die Anisotropie der Knochenstruk-
tur moglichst gering zu halten, wurden in Abwandlung zum Herstellungsverfahren von
Hadaller die Proben samtlich in orthograder Richtung zur Knorpelflache (entsprechend der
physiologischen Belastungsrichtung) entnommen, wie dies Ublicherweise bei der Gewinnung
von Spongiosaproben der Fall ist [Nordin 1989, Keaveny 1994, Linde 1994]. Insbesondere,
da Turner und andere Autoren nachweisen konnten, dass sich eine Belastung der Probe in
einer von der physiologischen Belastungsrichtung abweichenden Richtung in einem nicht zu
vernachlassigbaren Fehler auBert [Turner 1988, van Rietbergen 1995].
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Bei dieser orthograden, subchondralen Entnahmetechnik erhalt man sehr homogene Spon-
giosaproben mit hohem Elastizitditsmodul und hoher Bruchfestigkeit. Im Verlauf der Versuche
wurde erkannt, dass es bei den ,weicheren Spongiosaproben (niedriger Elastizitdtsmodul,
niedrige Bruchfestigkeit) zu deutlicheren Verdnderungen der Materialkennwerte kam. Um
dies zu verifizieren wurden zusétzlich und wissentlich aus dem Bereich der Metaphyse Pro-
ben entnommen, da hier eher ,weiche” Spongiosa vorliegt. Die Richtung der Probenent-
nahme entsprach ebenfalls der Belastungsrichtung. Die orthograde Probenentnahme ist aber
im metaphyséren Bereich aufgrund der komplexen Spongiosastruktur erschwert oder nur
erschwert moglich. Die Zusammensetzung der Probenkollektive aus einerseits weichen,
metaphyséren und harten, epiphysaren Proben resultiert in einer verhaltnisméaBig groBen
Standardabweichung der Kennwerte.

5.3 Biomechanische Testungen

Die Durchfiihrung der nicht-destruktiven Tests (non destruktive Tests, NDT), bei denen die
Messung durch entsprechende Prifeinstellungen oder den Prifer noch im elastischen Be-
lastungsbereich gestoppt wird, hat sich als ein weit verbreitetes Verfahren bei den NDT
durchgesetzt. Linde konnte darstellen, dass die so gewonnenen Werte fir den Elastizitats-
modul gut mit denen aus destruktiven Tests korrelieren [Linde 1994]. Das Risiko, bei einer zu
starken Probenbelastung strukturelle Schaden der Probe zu verursachen, wird dabei in Kauf
genommen. Proben, die bis tber den ,yield point* (Ubergang elastischer in plastischen Be-
reich) belastet wurden, werden ausgeschlossen. Man geht davon aus, dass bei einer Belas-
tung oberhalb des ,yield point* strukturelle Defekte und Mikrofrakturen auftreten und eine
rein elastische Verformung nicht mehr gegeben ist [Linde 1994, Currey 1999].

Bei der letzten, destruktiven Priffahrt wurde die Prifung automatisch unmittelbar nach Pro-
benbruch gestoppt. Eine relevante Langen- und Dichteanderung sollte dabei im Hinblick auf
die spatere Knochendichtemessung nicht auftreten.

Die Reproduzierbarkeit eines einzelnen Tests (einer einzelnen Priiffahrt) ist schlecht [Linde
1985]. Es herrscht deshalb Einigkeit darGber, dass vor dem eigentlichen Prifbeginn durch
mehrfache Prakonditionierung, bei Belastung auf niedrigem Niveau, ein viskoelastisches
,Steady state“ erreicht werden sollte. AnschlieBend sollten mehrere Messungen zur Mittel-
wertbestimmung durchgeflihrt werden [Linde 1989, Rohl 1991, Keaveny 1997, Nafei 2000,
Giesen 2001]. Beide Punkte wurden in Abweichung zum Messverfahren bei Hadaller mit
einbezogen [Hadaller 2004]. Bei den Testungen der vorliegenden Arbeit stellte sich bereits
nach drei Prakonditionierungszyklen ein ,steady state“ ein. Anhand der nur minimal abwei-
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chenden Belastungskurven der anschlieBenden Priffahrten wurden bei den kortikalen Pro-

ben zwei, bei den trabekuldren Proben drei Messungen vorgenommen.

Auch die Prifgeschwindigkeit beeinflusst die Messergebnisse. Im Idealfall sollte die Deh-
nungszunahme wéhrend der Priifung unendlich langsam sein, um eine Uberschitzung des
Elastizitatsmoduls und der Bruchfestigkeit zu verhindern [Linde 1994]. In Anlehnung an ver-
schiedene Arbeiten, zusammengefasst durch Linde, wurde in dieser Studie eine Prifge-
schwindigkeit (Dehnungsgeschwindigkeit, ,strain rate®) von 0.01/sec gewahlt [Linde 1992].

Die multiplen, systematischen Fehler, die bei der Bestimmung der Materialkennwerte auf-
treten kénnen, sind durch verschiedene Studien bekannt und wurden mehrfach dokumentiert
[Linde 1994, Keaveny 1993/1997, van Rietbergen 1995]. Erstens treten Fehler durch die
Verformung der Testmaschine und Verwinkelung der Belastungsplatten auf [Linde 1994,
Odgaard 1989]. Diese Fehler lassen sich zum Teil durch das Parallelschalten der Messdose
(Extensometer oder optische Apparaturen) und damit Abnehmen der Kennwerte an der
Probe selbst vermeiden [Odgaard 1991]. In unserem Fall war aufgrund der gegebenen Aus-
stattung der Prifmaschine Zwick/Roell Typ 1120.28 nur eine in Reihe geschaltete Kenn-
wertmessung moglich. Allerdings ist fraglich, ob es bei derart kleinen Knochenproben, mit
entsprechender, verhéltnismaBig geringer Belastung zu einer signifikanten Verformung der
an der Prifung beteiligten Maschinenteile kommt. Ein weiterer systematischer Fehler kommt
durch Reibungseffekte zustande. Diese treten an den Grenzflachen zwischen Druckstempel
der Prifmaschine und Probe auf [Linde 1994, Keaveny 1993]. Dieser Fehler kann durch Be-
netzen der Grenzflachen mit einem synthetischen Ol reduziert werden [Linde 1991, Nafei
2000]. Die vermutlich gréBte Fehlerquelle bei der Probentestung sind die so genannten
strukturellen Endph&nomene oder Endartefakte, im angelsachsischen als ,structural end
phenomena“ bezeichnet. Wird eine Probe aus ihrem geordnetem Umfeld (Netzwerk der
Trabekelstruktur) heraus genommen, resultiert dies in einem Verlust der strukturellen Ver-
bindungen an der Probenoberflache. Dies macht sich besonders bei der kompliziert aufge-
bauten trabekuldren Struktur der Spongiosa bemerkbar [Keaveny 1997, Linde 1989, Zhu
1994, Odgaard 1991]. Die Vermutung, dass dieser Strukturverlust in einer Veranderung der
biomechanischen Eigenschaften resultiert, liegt nahe. Eigentliche Ursache sind vertikal ste-
hende, ihrer horizontalen Verbindung entledigte Trabekel, die wahrend der Prifbelastung
unphysiologisch gebogen werden und an den Oberflachen der Prifvorrichtung entlang sche-
ren [Linde 1992]. Um das AusmaB dieses Phanomens abzuschéatzen, misste man die
strukturellen Endph&dnomene ausschalten. Linde und Hvid betteten die Enden von Zylinder-
proben in eine dinne Zementschicht ein und konnten nachweisen, dass dies den Elastizi-
tatsmodul um bis zu 40 % ansteigen lieB [Linde 1989]. Wegen des erheblichen Aufwandes
dieses Verfahrens und der zur Einbettung nétigen, ungunstigen Probengeometrie wurde in
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der vorliegenden Studie auf eine Einbettung der Probenenden verzichtet und die strukturel-
len Endph&nomene unberlcksichtigt gelassen. Die homogene Verteilung der Proben lieB
maogliche strukturelle Endphdnomene als wenig relevant erscheinen, da sich dieser Effekt
homogen auf alle Gruppen verteilt und damit die Aussagequalitat nicht beeintréchtigt. Be-
kannterweise lassen sich die Endartefakte durch die Prakonditionierungszyklen reduzieren
[Odgaard 1991], welches in den durchgefiihrten Versuchen sorgféltig beachtet wurde, indem
eine entsprechende Prakonditionierung stattfand.

Um die Sensitivitat biomechanischer Testungen zu erhéhen, empfiehlt sich die Prifung ge-
paarter Proben. Linde und auch Kuhn konnten zeigen, das gepaarte Proben (d.h. Proben
von symmetrischen, kontralateralen Entnahmestellen) nahezu identische biomechanische
und strukturelle Eigenschaften aufweisen [Linde 1988, Kuhn 1990]. Deshalb wurden auch in
dieser Arbeit paarweise (links-rechts) Vergleiche durchgefihrt.

Um die Bedeutung der auftretenden systematischen Fehler zu relativieren, sind folgende
Anmerkungen wichtig: Die primare Intention dieser Versuchsreihe war nicht, die reellen
Werte der biomechanischen Kennwerte zu bestimmen. Die eigentliche Intention dieser Stu-
die war, die intraindividuellen Veranderungen der Probenparameter vor und nach der StoB-
wellenbehandlung zu messen und diese mit den Messwerten der Kontrollgruppe (kontralate-
rale Seite, identische Entnahmestelle) zu vergleichen. Somit sind die systematischen Fehler
von geringerer Bedeutung als die zufalligen. Letztere wurden durch ein mdglichst akkurates,
einfach zu handhabendes Probenherstellungsverfahren und Mittelwertbestimmungen aus
mehreren Messungen reduziert. Des Weiteren werden in in-vitro-Studien stets nur die
scheinbar reellen Kennwerte bestimmt [Linde 1989]. Die reellen Werte in-vivo zu messen ist
bis heute nicht gelungen.

5.4 Knochendichtemessungen

Es ist bekannt, dass die Knochendichte einen signifikanten Einfluss auf das Belastungsver-
halten von Spongiosa hat [Esses 1989, Hayes 1997]. Bei der Bestimmung der Dichte von
spongiésem Knochen werden drei Arten der Dichtebestimmung unterschieden: Die reelle
Knochendichte (Knochenmasse/Knochenvolumen), die strukturelle Knochendichte (Kno-
chen- und Markmasse/Knochenvolumen) sowie die scheinbare Knochendichte (Knochen-
masse/Knochen- und Markvolumen) [Linde 1994]. Es hat sich gezeigt das die scheinbare
Knochendichte, im Englischen als ,apparent density“ bezeichnet, am ehesten mit den bio-
mechanischen Kennwerten Elastizitaitsmodul und Bruchfestigkeit des Knochens korreliert
[Linde 1994]. Die beste Korrelation konnte bei einem Seitenverhaltnis 2:1 (Lange zu Durch-
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messer) gefunden werden. Keaveny fand eine Elastizitdtsmodul-Dichte Korrelation von
r=0,90 und eine Bruchfestigkeit-Dichte Korrelation von r=0.94. Eine signifikante Korrelation
zwischen Bruchdehnung und der ,apparent density“ lieB sich bisher nicht nachweisen [Brear
1988, Linde 1988/1989, Odgaard 1989, Rohl 1991, Keaveny 1993]. Weiterhin lieB sich zei-
gen, dass auch andere Messverfahren, wie zum Beispiel die quantitative computerto-
mographische Dichtemessung geeignet sind, Korrelationen zwischen der Knochendichte und
den biomechanischen Kennwerten aufzuzeigen [Bentzen 1987, Odgaard 1989, Lotz 1990,
Ciarelli 1991]. Hvid ermittelte eine direkte Korrelation (r=0.935) zwischen den beiden Para-
metern CT-Knochendichte und ,apparent density“. Die ,apparent density” (8 ,pp ) l&sst sich

nach der von ihm aufgestellten Gleichung aus den computertomographisch gewonnenen
Werten (in Hounsfield units) ermitteln [Hvid 1989]:

8 4pp [Mg/cme]=0.00130 x CT-Wert +0.103

Aufgrund dieser Erfahrungen sollte auch in dieser Studie die Knochendichte mit in die Aus-
wertungen einflieBen. Die Entscheidung fiel auf die computertomographische Bestimmung
der Dichte, da sich dieses Verfahren als technisch gut durchflihrbar erwies. Die am CT er-
haltenen Mean-Werte wurden anhand der im Methodenteil genannten Formel umgerechnet.
Diese basiert auf Berechnungen des radiologischen Instituts des Klinikums Rechts der Isar,
Munchen [Link 2002, Koppers 2005].

Als Kritikpunkt ist zu erwdhnen, dass die Knochendichtemessungen erst nach den biome-
chanischen Messungen (Probenbelastung, -bruch) durchgefihrt wurden. Erst gegen Ende
der Versuchsreihe wurde eine Abhangigkeit der Vulnerabilitdt der Spongiosaproben von der
Knochendichte vermutet. Da die Knochendichtemessung in dieser Studie anfanglich nicht
geplant war, kam es zu dieser zeitlich eher ungunstigen Abfolge der Dichtemessung. Nach
komplettem Abschluss der biomechanischen Tests wurde die Messung der Knochendichte
angeschlossen. Aufgrund der Annahme, dass die Probe durch den unmittelbaren Prifstopp
nach Probenbruch eine vernachlassigbare Langenanderung erféhrt, wurde von einer ebenso
vernachlassigbaren Dichtednderung ausgegangen. Trotzdem besteht die Mdglichkeit, dass
es durch die Kompression der Proben bei der letzten, destruktiven Priiffahrt zu einer Uber-
schatzung der Knochendichte kommt. Eine mégliche Uberschatzung der Dichte hatte allen-
falls einen systematischen Fehler zur Folge. Dies hat auf die Aussagekraft der verhéaltnisma-
Bigen Veranderung der biomechanischen Eigenschaften jedoch keine Auswirkung, da es
sich um einen Parallelgruppenvergleich handelt.

Um zuféllige Fehler der Dichtemessung gering zu halten, wurden Dreifach-Messungen der
Knochendichte durchgefihrt. Trotz der Dreifachbestimmung traten im Extremfall Standard-
abweichungen der drei Messwerte auf, die im Rahmen von 10-15% des Mittelwertes lagen
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(Mittelwert des Variationskoeffizienten 4%). Dies ist vermutlich einerseits auf die Ungenauig-
keit der computertomographischen Messung zurlickzufiihren, andererseits auf Probleme, die
sich bei der Durchfiihrung der Messung ergaben. Erstens verursachten die zur Lagerung der
Proben dienenden PVC-Rbéhrchen geringe Artefakte. Als Zweites konnte es trotz sorgfal-
tigstem Fluten der PVC-R6hrchen mit Ringerlésung vorkommen, dass kleine, makroskopisch
nicht erkennbare Luftblaschen im Réhrensystem und an den Trabekeln zurlickblieben und
sich so auf die Bestimmung der Dichte auswirkten. Aufgrund der willentlichen Entnahme von
zusatzlichen Spongiosaproben mit vermeintlich geringerer Knochendichte aus der Me-
taphyse (siehe oben) ist die Streuung der Dichte relativ groB (76.33 mg/cm?3 bis 437.98
mg/cm3), dies spiegelt auch die Ergebnisse anderer Untersuchungen wieder (Uslu 1999,
Hayes 1997). Die in der Literatur angegebenen Werte fir die Knochendichte schwanken
stark, je nach Messtechnik und Probenlokalisation in-vivo: ,apparent density“ (0.22 mg/cm?
[Cendre 1999], 0,1-1.0 mg/cm?® [Hayes 1997], 0.23 und 0.59 mg/cm? [Linde 1991], 0.35
mg/cm3 [Linde 1992]); BMD (0.42 mg/cm? [Cendre 1999], 0.1 -0.5 mg/cm? [Hayes 1991],
0.102-0.135 mg/cm? [Haidekker 1999]). Die in der vorliegenden Arbeit gemessenen Kno-
chendichten liegen im Bereich dieser Ergebnisse, dadurch wird die Validitat der Messungen
dieser Studie bestatigt.

5.5 Was verandert die biomechanischen Eigenschaften?

Mehrfach wurde postuliert, dass die StoBwellenapplikation an kortikalem und spongiésem
Knochen in-vitro und in-vivo zu L&sionen fUhrt. Dies auBerte sich in verschiedenen vorange-
henden Studien in Mikrofrakturen, teils mit Dislokation von Trabekeln und kompletten Fraktu-
ren [Kaulesar Sukul 1993, lkeda 1993/1999, Delius 1995b, Karpman 2001]. Demnach sollte
es durch die Behandlung mit StoBwellen zum Substanzverlust und zur Verletzung der Integ-
ritdt des Knochens kommen.

Ob die unbestrittenen destruktiven Effekte der StoBwellen am Knochen Veranderungen der
biomechanischen Eigenschaften herbeifihren, war die zentrale Fragestellung dieser Studie.
Wenn es durch die StoBwellenapplikation zu Veranderung der Knochenstruktur (Substanz-
defekte durch Materialabtrag, Mikrofrakturen, Trabekeldislokation, komplette Frakturen)

kommt, muss sich dies in einer Veranderung der biomechanischen Kennwerte auswirken.
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5.6  Ergebnisse Kortikalis

Die maschinelle Probenfertigung erméglichte im Vergleich zu Hadaller (2004) eine schnel-
lere, prazisere und reproduzierbarere Probenfertigung. Die gréBere Standardabweichung bei
der Breite der Proben (im Vergleich zur Dicke) ist auf eine teils absichtlich dinnere Proben-
fertigung zurlckzufihren, um akkurate, planparallele Probenseiten zu erhalten. Diese sind
entscheidend beziglich der Prazision des Versuches. Leicht abweichende, in sich stim-
mende Probenabmessungen spielen eine untergeordnete Rolle, da die Abmessungen in die

Kennwert-Ermittlung mit einbezogen wurden.

Bei allen biomechanischen Auswertungen konnten keine signifikanten Veranderungen der
Kennwerte (Elastizitditsmodul, Bruchfestigkeit und Bruchdehnung) der kortikalen Knochen-
proben durch die StoBwellenapplikation gefunden werden. Es ist nicht von einer relevanten
Beeinflussung der Eigenschaften durch einen strukturellen Defekt auszugehen. Dies wurde
aufgrund theoretischer Uberlegungen bereits vermutet. Selbst wenn es zu einem Verlust von

Knochensubstanz kommt, ist der absolute Defekt in Relation zur Knochenmasse eher gering.

Nach der StoBwellenapplikation waren an den Proben makroskopisch keine Defekte zu er-
kennen. Die von anderen Autoren beobachteten Knochendestruktionen, Frakturen und Ablo-
sungen von Knochenspéanen traten in dieser Studie nicht auf [Graff 1988, Kaulesar Sukul
1993, Delius 1995b]. Dies kann aufgrund einer dinneren Kortikalis der in diesen Studien
verwendeten Ratten- beziehungsweise Kaninchenknochen im Vergleich zur Breite der Pro-
ben in dieser Studie (4 mm) und der vergleichsweise geringeren StoBwellenanzahl in der
vorliegenden Studie begrindet sein. Deswegen kann nicht ausgeschlossen werden, dass es
bei einer geringeren Probenbreite und erhdhten StoBwellenanzahl zu &hnlichen Ergebnissen

gekommen ware.

Trotz fehlendem Signifikanznachweis sollen an dieser Stelle noch einmal die Ergebnisse der
Testungen diskutiert werden. Bei den drei Auswertungskollektiven (bovin, human, Gesamt-
kollektiv) fanden sich in den beiden Gruppen (StoBwelle und Kontrolle) vor Behandlung
Elastizitatsmodul-Werte, die sich nur geringfligig unterschieden (Differenz der Mittelwerte
maximal 1.5 %). Selbiges gilt auch flr den Elastizitdtsmodul nach der Behandlung (maximale
Differenz der Mittelwerte 5 %). Die Werte flr die humanen Proben lagen im Ausgangskollek-
tiv unter denen der bovinen Knochen (circa 20 % geringerer Elastizitatsmodul der humanen
Proben). Bei allen Kollektiven kam es nach ESWT stets zu einer vermehrten relativen Ab-
nahme des Elastizitdtsmoduls. Diese war im Gesamtkollektiv am gréBten, ein signifikanter
Unterschied konnte allerdings wegen der geringen Fallzahl nicht festgestellt werden. Auch
wenn keine Knochenschaden sichtbar wurden, so ist ein Materialabtrag im Sinne einer Des-
integration méglich. Diese kénnte fur die beobachteten biomechanischen Verédnderungen
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ursachlich sein. Es ist zu erwarten, dass diese nur geringen Veranderungen ohne klinische
Relevanz sind. Neben der ESWT kdnnten aber auch verschiedene Einfrier- und Auftauzyklen
zwischen den Arbeitschritten ursachlich fur die Kennwertveranderung sein. Frihere Arbeiten
lassen dies aber als eher unwahrscheinlich erscheinen [Sedlin 1966, Linde 1993].

Die Ergebnisse der Auswertungen zu Bruchfestigkeit und -dehnung lieferten keine Hinweise
fur eine stoBwellenabhéangige Beeinflussung der Biomechanik von kortikalem Knochen. Die
Unterschiede zwischen der Test- und der Kontrollgruppe waren so gering, dass bei einem
Variationskoeffizient von 0.2 die Hypothese einer Verédnderung der biomechanischen Eigen-
schaften nicht bestatigt werden konnte. Aufgrund dieser Ergebnisse kann davon ausgegan-
gen werden, dass die StoBwellenbehandlung ohne Einfluss auf die Kennwerte der Bruchfes-
tigkeit und -dehnung der Kortikalis bleibt.

5.7  Ergebnisse Spongiosa

Die Herstellung der Spongiosaproben erwies sich als ein Verfahren, mit dem sich nahezu
identische Proben fertigen lieBen. Die Abweichungen bezliglich der geometrischen Abmes-
sungen waren minimal und finden ihre Ursache in der Abnutzung der Fertigungsinstrumente
(Diamantschicht der Frase, Schleiflehre). Da die Probenabmessungen in die Ermittlung der
Kennwerte einflieBen, ziehen die diskreten Abweichungen der Abmessungen theoretisch
keine Beeinflussung der Ergebnisse nach sich. Ungenauigkeiten in der Probe selbst, die
durch ein Verwinkeln der Hohlfrdse bei der Gewinnung der rohen Spongiosazylinder per
Hand zustande kommen kann [Hadaller 2004], gab es nicht. Grund dafir ist die optimale
Fixation des Knochenpraparates durch groBflachige Einspannung der Proben mittels spe-
zZieller Schraubstockbacken und das verwinkelungsfreie Frasen mit der Standbohrmaschine,
wie eigens in dieser Arbeit angewendet.

Unter dem Einfluss der ESWT kam es im bovinen Kollektiv zu einer Abnahme des Elastizi-
tatsmoduls. Sowohl die absolute als auch die prozentuale Elastizitdtsmodul-Differenz war in
der StoBwellengruppe gegeniber der Kontrollgruppe signifikant erhéht. Beim Kollektiv ,hu-
mane Spongiosa“ konnte der Vergleich der absoluten Elastizitditsmodul-Differenz eine signi-
fikante Differenz bestatigen. Anders als beim bovinen Probenkollektiv war die prozentuale
Differenz der Proben in der StoBwellengruppe zu gering, um einen Unterschied mit der Irr-
tumswahrscheinlichkeit von 5 % zu erbringen, die errechnete Wahrscheinlichkeit lag mit
6.7 % nur knapp Uber dieser Grenze. Die Ergebnisse im Gesamtkollektiv zeigten signifikante
Veranderungen nach ESWT. Es lieB sich eine mehr als doppelt so groBe Abnahme des
Elastizitatsmoduls in der StoBwellengruppe nachweisen. Dies ermdglicht die Aussage, dass
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der Elastizitdtsmodul der spongiésen Knochenproben durch die StoBwellenapplikation redu-

ziert wird.

Urséchlich hierfir kdnnten zum einen nicht erkannte Mikrofrakturen sein, zum anderen ist
auch ein zerstérungsfreier Materialabtrag moglich. Dieser zerstérungsfreie Abtrag ist aus der
Konstanzprifung von Stosswellengeraten bekannt. Hier wird der Abtrag an Gipsmodellstei-
nen volumetrisch erfasst [Holmer 1991, Delius 1994, Wess 1997].

Die Auswertungen zu Bruchfestigkeit und -dehnung in beiden Einzelkollektiven und im Ge-
samtkollektiv lieferten keine signifikanten Unterschiede der beiden Gruppen. Bei den bovinen
Knochen war die Bruchfestigkeit in der StoBwellengruppe geringfligig niedriger geringer als
in der Kontrollgruppe, bei den humanen Proben und im Gesamtkollektiv war sie geringfligig
erhéht. Die gleichen Unterschiede waren auch bei der Bestimmung der Bruchdehnung zu

verzeichnen.

5.8  Ergebnisse Knochendichte

Der Intention der Knochendichtebestimmung lag in der Ubertragbarkeit der Ergebnisse aus
den biomechanischen in-vitro Messungen auf klinische Bereiche. Eigene Ergebnisse konn-
ten eine Korrelation von Knochendichte und biomechanischen Parametern feststellen. Damit
wurden die Ergebnisse anderer Arbeitsgruppen belegt [Lotz 1990, Keaveny 1993, Rohl
1991, Linde 1994]. Beim Vergleich der Absolutwerte des Elastizitatsmoduls der StoBwellen-
und der Kontrollgruppe fanden sich lineare Zusammenhange mit der Knochendichte. Die
Steigungen a der Regressionsgeraden der beiden Gruppen sind anndhernd identisch, es
lassen sich keine weiteren Erkenntnisse ableiten. Der Achsenabschnitt b der Regressions-
gleichung gibt die Verschiebung der Gerade auf der Y-Achse an. Diese Konstante ist in der
StoBwellengruppe um fast 40% gegenuber der Kontrollgruppe reduziert. Es muss durch die
StoBwellenbehandlung zu einer relativ vermehrten Abnahme des Elastizitdtsmoduls gekom-
men sein. Aufgrund der sich Uberschneidenden 95 %- Konfidenzintervalle bei groBer Streu-
ung der Knochendichte kann diese Aussage nur tendenziell, aber nicht signifikant nachge-

wiesen werden.

Bei den Regressionsauswertungen der Bruchfestigkeit konnten die Ergebnisse vorheriger
Arbeiten bezilglich der Korrelation mit der Knochendichte bestatigt werden. Unterschiede der
behandelten gegentber den unbehandelten Proben lieBen sich nicht feststellen. Die Bruch-
dehnung erwies sich in dieser Arbeit als ein Parameter, der ebenfalls mit der Knochendichte
korreliert. Dies ist in verschiedenen Studien nicht immer der Fall gewesen [Rohl 1991, Linde
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1991, Giesen 2001], so dass ein Zusammenhang nicht sicher ist [Linde 1994]. Eine weitere
Unterscheidung zwischen den beiden Gruppen (StoBwelle und Kontrolle) war aufgrund
Uberlappender 95 %- Konfidenzintervalle nicht méglich. Unter gleichzeitiger Berlicksichtigung
der, in den rein biomechanischen Auswertungen erhaltenen Ergebnisse (siehe Punkt 4.2) ist
nicht von einer relevanten Beeinflussung der Bruchfestigkeit und Bruchdehnung des Kno-
chens auszugehen. Der direkte Zusammenhang mit der Knochendichte ist, bei fehlendem
Effekt, ohne klinische und praktische Bedeutung.

Bei den Korrelationsauswertungen zur Absolutdifferenz des Elastizitdtsmoduls (Enacx-Evor)
ergab sich in der StoBwellengruppe keine signifikante Korrelation.

Hingegen zeigte sich beim Vergleich der Zusammenhange der Knochendichte mit der pro-
zentualen Differenz des Elastizitdtsmoduls ((Enach-Evor)/Evor) in beiden Gruppen eine posi-
tive Korrelation (rsw=0.396, rco=0.520). Die Koeffizienten der Regressionsgleichungen der
StoBwellen- und der Kontrollgruppe unterscheiden sich signifikant. Die vorliegenden Ergeb-
nisse lassen daher folgende Schllsse zu:

1. Proben mit gleicher Knochendichte sollten einen anndhernd gleichen Elastizitatsmodul
aufweisen [Lotz 1990, Keaveny 1993, Rohl 1991, Linde 1994]. Die mit StoBwellen behan-
delten Proben zeigen eine erhdhte Reduktion des Elastizitdtsmoduls. Damit wird die Hypo-
these der rein biomechanischen Tests gestitzt, der Elastizitdtsmodul und somit die Steifig-
keit des trabekularen Knochens wird durch die StoBwellenapplikation reduziert.

2. Bei den biomechanischen Messungen der Spongiosaproben war die Tendenz zu erken-
nen, dass Proben, die einen niedrigen Elastizitatsmodul aufweisen (geringe Knochendichte,
weniger steife Proben), durch die StoBwellenapplikation eine deutlichere Reduktion dieses
Parameters erfahren als Proben mit einem héheren Elastizitdtsmodul (hohe Knochendichte,
steife Proben). Der Steigungskoeffizient a der StoBwellengruppe lag signifikant Gber dem der
unbehandelten Gruppe. Somit wird der Elastizitdtsmodul einer Knochenprobe mit einer ge-
ringen Dichte durch StoBwellenapplikation starker abnehmen als bei einer vergleichbaren
Probe mit héherer Knochendichte. Dieser Unterschied kdnnte durchaus klinische Relevanz
erreichen. Ein osteoporotischer Knochen oder ein Knochen mit rarefizierter Knochensub-
stanz wird anfélliger auf StoBwellen reagieren. Hingegen wird kompakterer Knochen, der
eine hohe Dichte aufweist, von einer StoBwellenapplikation relativ unbeeinflusst bleiben.
Dies erklart die verhaltnismaBig geringen, nicht signifikanten Auswirkungen der StoBwellen
an kortikalen Knochenproben.

Diese Beobachtungen stitzen die Hypothese, dass es zu einem linearen Abtrag am Kno-
chen kommt. Dieser Abtrag ist absolut und korreliert mit der applizierten akustischen Ener-
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gie, so wie dies aus dem Bereich der Konstanzpriifung von StoBwellengeraten bekannt ist
[Chuong 1992, Delius 1994, Wess 1997]. Dieser Abtrag erreicht deutliche und relevante
AusmaBe, wenn die origindr vorhandene Knochenmasse gering ist. Entsprechend ist der
prozentuale Abtrag umgekehrt proportional zur Knochendichte, wie die vorliegenden Ergeb-

nisse aufzeigen konnten.

Zusammengefasst qgilt: Je geringer die Knochendichte ist, desto vulnerabler reagiert der
Knochen auf StoBwellenapplikation.

5.9 Ubertragbarkeit der Ergebnisse auf in-vivo Bedingungen

Die hier durchgeflihrten Versuche fanden in-vitro statt. Zellreparationsvorgange, Durchblu-
tung und die komplexe Integritat der Knochenprobe im ganzen Femurknochen wurden nicht
berlcksichtigt. Zudem ist zu beachten, dass die Applikation der StoBwellen in dieser Studie
an intaktem Knochen statt fand. Bei der klinischen Anwendung von ESWT handelt sich nicht
selten um pathologisch verandertes Knochengewebe. Beispielsweise kann bei der Behand-
lung von Pseudarthrosen der umliegende Knochen durch Inaktivitidtsosteoporose deutlich
demineralisiert sein und somit anders auf eine ESWT ansprechen als der intakte Knochen
der Proben in dieser Arbeit. Ob sich diese Veranderungen auf die ESWT-Vulnerabilitat des
Knochens auswirken, ist nicht bekannt. Solange der genaue Wirkmechanismus der StoBwel-
len auf molekularer, biochemischer und biologischer Ebene noch ungewiss ist, kénnen diese
Effekte nur durch klinische oder experimentelle in-vivo Studien untersucht werden.

Aus der Behandlung der Nierensteine ist bekannt, dass sich die zur Steinzerstérung in-vivo
notwendige Anzahl der StoBwellen stark von der in-vitro Anzahl unterscheidet. Unter klini-
schen Bedingungen ist die 5-20 fache Anzahl von StoBwellen notwendig [Staudenraus
1995]. Es ist somit von einer deutlichen Dampfung der StoBwellen in-vivo auszugehen.
Gerdesmeyer flihrte Untersuchungen zur gewebeinduzierten Veranderung der StoBwellen
durch. Er konnte zeigen, dass es durch ein 1.5 cm dickes muskulokutanes Schweinepréparat
zu enormen Veranderungen der StoBwelleneigenschaften kommt. Neben der Aufweitung
des Fokus konnte eine Abnahme des positiven Spitzendruckes und eine entscheidende Re-
duktion der StoBwellenenergie im Fokus festgestellt werden [Gerdesmeyer 2002b]. Dieser
Dampfungseffekt relativiert die in dieser Arbeit gefundenen Veranderungen. Es ist fraglich ob
die in den klinischen Anwendungen am Knochen erzielten StoBwellenenergien ausreichen,
um die ungedampften in-vitro auftretenden Effekte dieser Studie herbeizufiihren. Selbst
wenn die ESWT auch in-vivo diese Veranderungen hervorruft, ist es durchaus mdglich, dass
diese ohne eine klinischen Relevanz bleiben.
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Relevante Probleme kdnnten auftreten, wenn Patienten mit geringer Knochendichte (Osteo-
porose-Patienten) behandelt werden. Weitere klinische und experimentelle Studien werden
untersuchen missen, wie sich durch ESWT behandelter, osteoporotischer Knochen biome-

chanisch verhalt und ob diese mdglichen Veranderungen eine klinische Relevanz erreichen.
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6 Zusammenfassung

Seit Uber 14 Jahren werden StoBwellen in der Orthopéadie eingesetzt. StoBwellen sind akus-
tische Wellen, die durch verschiedene Effekte therapeutische Wirkung an Knochen und
Weichteilen erzeugen kdnnen. Die genauen Wirkmechanismen auf zelluldarer und molekula-

rer Ebene sind gréBtenteils unbekannt.

Verschiedene Arbeiten konnten destruktive Effekte der StoBwellen an Knochen darlegen.
Uber die Auswirkungen auf die Biomechanik von Knochen bzw. Knochenproben existieren
bis heute keine Daten. Ziel dieser Arbeit war die Darstellung von Veranderungen der biome-
chanischen Eigenschaften von Knochenproben durch die Applikation von StoBwellen.

Ein geeignetes Verfahren zur biomechanischen Testung und StoBwellenbehandlung von
Knochenproben wurde entwickelt. Der Elastizitdtsmodul von paarweisen kortikalen und tra-
bekuldaren Knochenproben wurde bestimmt; die Proben wurden anschlieBend einer StoB3-
wellenapplikation zugefthrt. Danach wurden Elastizitdtsmodul, Bruchlast und Bruchdehnung
bestimmt und mit den Kennwerten vor der StoBwellenapplikation beziehungsweise mit der
Kontrollgruppe (unbehandelte Proben) verglichen. Begleitend wurde bei den trabekuléaren
Proben die Knochendichte gemessen und deren Korrelation mit den biomechanischen Ei-
genschaften untersucht.

Es zeigte sich, dass der Elastizitaitsmodul der kortikalen Proben durch StoBwellenapplikation
eine maBige Reduktion erféhrt. Ein statistisch signifikanter Unterschied lieB sich nicht nach-

weisen.

Der Elastizitaitsmodul der trabekularen Proben wird durch StoBwellenapplikation signifikant
reduziert. Je geringer der Elastizitatsmodul und die Knochendichte einer Probe sind, desto
deutlicher fallt die Reduktion dieses biomechanischen Parameters aus. Die quantitative
computertomographische Messung (QCT) der Knochendichte eignet sich als ein Verfahren,
um die Vulnerabilitat des trabekularen Knochens bei StoBwellenapplikation abzuschatzen.

Die Parameter Bruchfestigkeit und Bruchdehnung werden bei kortikalen und trabekuléaren
Proben durch ESWT nicht verandert.

Die Auswertungen erlauben folgende Schlussfolgerung: Die gemessenen Veranderungen
des Elastizitatsmoduls (Steifigkeit der Knochenproben) sind umso relevanter, je weniger
Knochensubstrat in der behandelten Probe vorhanden war beziehungsweise je geringer die
Knochendichte der Probe war.



Ob diese beobachteten Veranderungen nach ESWT klinische Relevanz haben, kann mit den
vorliegenden Daten nicht beantwortet werden. Unter klinischen Aspekten spielen verschie-
dene Faktoren (Dampfung durch Weichteile, Architektur des Knochens, zellulare Reparati-
onsvorgange) eine entscheidende Rolle. Weitere Studien sollten die klinische Relevanz der
festgestellten Effekte untersuchen. Insbesondere, wenn vermeintlich schwache Knochenla-
ger im Schallfeld einer StoBwelle zu liegen kommen, so wie dies bei einer Osteoporose der
Fall sein kann.

66



7 Tabellenanhang

71 Kortikalis

7.1.1 Statistische Tabellen fiir die bovinen Kortikalisproben

P=0.938 | N MW SA Min Max [ Median
EBYV 7 | 21913 | 1945 | 17880 | 23677 | 22154
E UV 7 | 21936 | 2635 | 16186 | 23770 | 22633

Tab. 4.2: Elastizititsmodul der behandelten Gruppe vor
ESWT (E_B_V) bzw. Kontroligruppe (E_U_V)

P=0.156 | N MW SA Min Max [ Median
E B N 7 | 20966 | 1385 | 18449 | 22619 | 21148
E UN 7 | 22089 | 2829 | 15932 | 23934 | 22935

Tab. 4.3: Elastizitdtsmodul der behandelten Gruppe nach
ESWT (E_B_N) bzw. Kontrollgruppe (E_U_N)

P=0.078 | N MW SA Min Max || Median
E BDIF | 7 -947 1052 | -1997 569 -1381
E UDIF| 7 153 440 -422 904 164

Tab. 4.4: Differenz des Elastizitdtsmoduls der behandelten
Gruppe vor und nach ESWT (E_B_DIF) bzw. Kontrollgruppe

(E_U _DIF)

P=0.109 N MW SA Min Max | Median
E B PCT| 7 | -4.06 4.77 -8.43 3.18 -5.90
E UPCT| 7 0.61 2.06 -1.92 410 0.69

Tab. 4.5: Prozentuale Differenz des Elastizitdtsmoduls der
behandelten Gruppe vor und nach ESWT (E_B_PCT) bzw.

Kontrollgruppe (E_U_PCT)

P=1.000 | N MW SA Min Max [ Median
F B 7 | 225.93 | 39.84 | 164.61 | 273.14 | 243.48
F U 7 | 220.51 | 36.46 | 155.90 | 265.99 | 215.20

Tab. 4.6: Bruchfestigkeit der behandelten Gruppe nach
ESWT (F_B) bzw. Kontrollgruppe (F_U)



P=0.803 | N MW SA Min Max || Median
D B 7 1.54 0.20 1.30 1.82 1.56
D U 7 1.53 0.27 1.30 2.05 1.40

Tab. 4.7: Bruchdehnung der behandelten Gruppe nach ESWT
(D_B) bzw. Kontrollgruppe (D_U)

7.1.2 Statistische Tabellen fir die humanen Kortikalisproben

P=0.440 | N MW SA Min Max Median
EBYV 30| 17402 1704 14987 22998 17185
E UV 30| 17142 1919 12885 20193 17514

Tab. 4.8: Elastizititsmodul der behandelten Gruppe vor ESWT
(E_B_V) bzw. Kontrollgruppe (E_U_V)

P=0.984 | N MW SA Min Max Median
E BN 30| 17350 1728 13969 22933 17590
E UN 30| 17251 2004 12397 20528 17495

Tab. 4.9: Elastizitdtsmodul der behandelten Gruppe nach ESWT
(E_B_N) bzw. Kontrollgruppe (E_U_N)

P=0.245 | N MW SA Min Max Median
E B DIF [[30| -51.76 552.33 | -1138.15 | 1226.45 | -52.53
E_U DIF [[30| 109.70 747.08 | -1385.90 | 1915.95 45.05

Tab. 4.10: Differenz des Elastizitdtsmoduls der behandelten Gruppe
vor und nach ESWT (E_B_DIF) bzw. Kontrollgruppe (E_U_DIF)

P=0.299 N MW SA Min Max Median
E B PCT| 30 -0.27 3.32 -7.53 8.06 -0.26
E U PCT| 30 0.71 4.90 -8.61 13.68 0.27

Tab. 4.11: Prozentuale Differenz des Elastizitdtsmoduls der behan-
delten Gruppe vor und nach ESWT (E_B_PCT) bzw. Kontrollgruppe
(E_U_PCT)

P=0.824 | N MW SA Min Max || Median
F B 30| 187.47 | 18.83 | 139.84 | 222.74 | 187.52
F U 30| 188.62 | 21.47 | 142.38 | 239.50 | 185.06

Tab. 4.12: Bruchfestigkeit der behandelten Gruppe nach
ESWT (F_B) bzw. Kontrollgruppe (F_U)
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P=0.984 | N MW SA Min Max || Median
D B 30| 1.89 0.35 1.41 2.52 1.85
D U 30| 1.89 0.38 1.33 2.64 1.83

Tab. 4.13: Bruchdehnung der behandelten Gruppe nach
ESWT (D_B) bzw. Kontrollgruppe (D_U)

7.1.3 Statistische Tabellen fir das Gesamtkollektiv der Kortikalisproben

P=0.464 | N MW SA Min Max Median
EBYV 37| 18255 2486 14987 23677 17740
E UV 37| 18049 2784 12885 23770 17699

Tab. 4.14: Elastizitdtsmodul der behandelten Gruppe vor ESWT
(E_B_V) bzw. Kontrollgruppe (E_U_V)

P=0.521 N MW SA Min Max Median
E BN 37| 18034 2188 13969 22933 17679
E UN 37| 18166 2874 12397 23934 17747

Tab. 4.15: Elastizititsmodul der behandelten Gruppe nach ESWT
(E_B_N) bzw. Kontrollgruppe (E_U_N)

P=0.061 N MW SA Min Max Median
E B DIF |37 | -221.19 | 746.17 |-1996.65 | 1226.45 | -114.05
E U DIF ||37| 117.84 694.40 | -1385.90 | 1915.95 46.65

Tab. 4.16 Differenz des Elastizitdtsmoduls der behandelten Gruppe vor
und nach ESWT (E_B_DIF) bzw. Kontrollgruppe (E_U_DIF)

P=0.080 N MW SA Min Max Median
E B PCT| 37 -0.99 3.86 -8.43 8.06 -0.76
E U PCT| 37 0.69 4.48 -8.61 13.68 0.27

Tab. 4.17: Prozentuale Differenz des Elastizitdtsmoduls der behan-
delten Gruppe vor und nach ESWT (E_B_PCT) bzw. Kontrollgruppe
(E_U_PCT)

P=0.811 N MW SA Min Max Median
F B 37| 194.75 27.99 139.84 273.14 190.63
F U 37| 194.65 27.44 142.38 265.99 189.18

Tab. 4.18: Bruchfestigkeit der behandelten Gruppe nach ESWT (F_B)
bzw. Kontrollgruppe (F_U)
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P=0.929 | N MW SA Min Max Median
D B 37 1.82 0.35 1.30 2.52 1.82
D U 37 1.83 0.38 1.30 2.64 1.73

Tab. 4.19: Bruchdehnung der behandelten Gruppe nach ESWT (D_B)
bzw. Kontrollgruppe (D_U)

7.2  Spongiosa

7.2.1 Statistische Tabellen fiir die bovinen Spongiosaproben

P=0.483 | N MW SA Min Max || Median
E BV 22 | 416.08 | 115.66 | 198.68 | 635.74 | 416.54
E UV 22 | 412.64 | 122.06 | 196.81 | 635.41 | 398.43

Tab. 4.21: Elastizitdtsmodul der behandelten Gruppe vor
ESWT (E_B_V) bzw. Kontrollgruppe (E_U_V)

P=1.000 | N MW SA Min Max || Median
E B N 221 399.25 | 119.03 | 178.03 | 637.80 | 392.39
E UN 22| 404.86 | 126.31 | 191.91 | 638.11 | 390.44

Tab. 4.22: Elastizitdtsmodul der behandelten Gruppe nach
ESWT (E_B_N) bzw. Kontrollgruppe (E_U_N)

P=0.001 N MW SA Min Max || Median
E B DIF [[22| -16.83 | 12.21 | -38.82 | 5.60 | -18.30
E U DIF [[22| -7.78 9.72 -29.50 | 7.72 -7.08

Tab. 4.23: Differenz des Elastizitdtsmoduls der behandelten
Gruppe vor und nach ESWT (E_B_DIF) bzw. Kontrollgruppe

(E_U _DIF)

P=0.003 N MW SA Min Max || Median
E B PCT| 22| -4.60 3.65 | -11.46 1.65 -4.45
E U PCT|22| -2.34 2.86 -9.47 1.91 -2.15

Tab. 4.24: Prozentuale Differenz des Elastizitdtsmoduls der
behandelten Gruppe vor und nach ESWT (E_B _PCT) bzw.

Kontrollgruppe (E_U_PCT)




P=0.949 | N MW SA Min Max [ Median
F B 22| 8.94 4.54 3.59 22.23 713
F U 22| 9.26 4.70 3.90 20.26 7.39

Tab. 4.25: Bruchfestigkeit der behandelten Gruppe nach
ESWT (F_B) bzw. Kontrollgruppe (F_U)

P=0.656 | N MW SA Min Max | Median
D B 22| 3.29 0.83 2.21 5.12 3.14
D U 22| 3.45 0.86 2.31 5.27 3.46

Tab. 4.26: Bruchdehnung der behandelten Gruppe nach
ESWT (D_B) bzw. Kontrollgruppe (D_U)

7.2.2 Statistische Tabellen fiir die humanen Spongiosaproben

P=0.141 N MW SA Min Max || Median
E BV 25| 521.65 | 151.26 | 134.21 | 700.07 | 549.84
E UV 251 489.93 | 180.83 | 84.35 | 711.21 | 550.36

Tab. 4.27: Elastizitdtsmodul der behandelten Gruppe vor
ESWT (E_B_V) bzw. Kontrollgruppe (E_U_V)

P=0.751 N MW SA Min Max || Median
E B N 251 492.01 | 174.34 | 69.13 | 688.07 | 531.17
E UN 25| 476.07 | 187.75 | 77.72 | 713.04 | 547.39

Tab. 4.28 Elastizitdtsmodul der behandelten Gruppe nach
ESWT (E_B_N) bzw. Kontrollgruppe (E_U_N)

P=0.017 | N MW SA Min Max || Median
E B DIF [[25| -29.64 | 33.45 |-149.57| 18.04 | -21.81
E UDIF ||25]| -13.85 | 21.77 | -73.06 | 12.50 -6.63

Tab. 4.29: Differenz des Elastizitdtsmoduls der behandelten
Gruppe vor und nach ESWT (E_B_DIF) bzw. Kontrollgruppe
(E_U_DIF)

P=0.067 || N MW SA Min Max || Median
E B PCT|25| -8.90 14.05 | -48.49 | 3.58 -3.47
E U PCT|25| -4.04 5.78 | -17.71 2.02 -1.19

Tab. 4.30: Prozentuale Differenz des Elastizitdtsmoduls der
behandelten Gruppe vor und nach ESWT (E_B _PCT) bzw.
Kontrollgruppe (E_U_PCT)
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P=0.705 | N MW SA Min Max [ Median
F B 24| 9.73 4.82 1.40 18.60 9.07
F U 24| 9.14 4.87 1.09 18.91 8.75

Tab. 4.31: Bruchfestigkeit der behandelten Gruppe nach
ESWT (F_B) bzw. Kontrollgruppe (F_U)

P=0.089 | N MW SA Min Max | Median
D B 24| 2.73 0.54 1.58 3.60 2.84
D U 24| 2.60 0.57 1.33 3.45 2.65

Tab. 4.32: Bruchdehnung der behandelten Gruppe nach
ESWT (D_B) bzw. Kontrollgruppe (D_U)

7.2.3 Statistische Tabellen fiir das Gesamtkollektiv der Spongiosaproben

P=0.1712 | N MW SA Min Max || Median
E BV 47 | 472.23 | 144.50 | 134.21 | 700.07 | 474.07
E UV 47 | 453.75 | 159.32 | 84.35 | 711.21 | 474.82

Tab. 4.33: Elastizitdtsmodul der behandelten Gruppe vor
ESWT (E_B_V) bzw. Kontrollgruppe (E_U_V)

P=0.854 | N MW SA Min Max || Median
E B N 47 | 448.59 | 156.57 | 69.13 | 688.07 | 453.71
E UN 47 | 442.74 | 164.21 | 77.72 | 713.04 | 453.35

Tab. 4.34: Elastizitdtsmodul der behandelten Gruppe nach
ESWT (E_B_N) bzw. Kontrollgruppe (E_U_N)

P<0.001 N MW SA Min Max || Median
E B DIF [[47 | -23.64 | 26.33 |-149.57| 18.04 | -20.09
E U DIF ||[47 | -11.01 | 17.31 | -73.06 | 12.50 -6.63

Tab. 4.35: Differenz des Elastizitdtsmoduls der behandelten
Gruppe vor und nach ESWT (E_B_DIF) bzw. Kontrollgruppe

(E_U _DIF)

P=0.001 N MW SA Min Max || Median
E B PCT| 47| -6.89 10.66 | -48.49 | 3.58 -3.84
E U PCT| 47| -3.24 468 | -17.71 2.02 -1.53

Tab. 4.36: : Prozentuale Differenz des Elastizi-tdtsmoduls der
behandelten Gruppe vor und nach ESWT (E_B _PCT) bzw.

Kontrollgruppe (E_U_PCT)



P=0.745 | N MW SA Min Max [ Median
F B 46| 9.35 4.65 1.40 22.23 8.45
F U 46| 9.20 4.74 1.09 20.26 8.21

Tab. 4.37: Bruchfestigkeit der behandelten Gruppe nach
ESWT (F_B) bzw. Kontrollgruppe (F_U)

P=0.410 | N MW SA Min Max | Median
D B 46| 3.00 0.74 1.58 5.12 2.91
D U 46| 3.00 0.83 1.33 5.27 2.95

Tab. 4.38: Bruchdehnung der behandelten Gruppe nach
ESWT (D_B) bzw. Kontrollgruppe (D_U)
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