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Zusammenfassung

Zusammenfassung

Die operative Versteifung des Sprunggelenks (Arthrodese) stellt nach wie vor eine wichtige
therapeutische BehandlungsmaRnahme dar. Als deren wesentliche Komplikation mit bis zu
20% ist die Ausbildung eines Falschgelenks, eine sog. Pseudarthrose zu nennen. Die
Pseudarthroserate ist hauptséchlich abhangig von der primaren mechanischen Steifigkeit des
Knochengefuiges. Je steifer die geschaffene Verbindung ist, desto niedriger ist die
Pseudarthroserate. Komprimierbare Marknégel stellen als neues Implantatkonzept eine fir

den Behandlungszweck prinzipiell geeignete Therapiemdglichkeit dar.

In der vorliegenden Arbeit wurde ein Testverfahren entwickelt, welches die vergleichende
Untersuchung neuer Implantatkonzepte mit etablierten Operationstechniken hinsichtlich der
mechanischen Primérstabilitit ermdglicht. Hierzu wurde aus kommerziell erhaltlichen
Komponenten ein flr vergleichende mechanische und morphologische Untersuchungen in
dem Bereich des oberen und unteren Sprunggelenks geeignetes Knochenmodell ausgewahlt
und validiert. Mittels einer speziell entwickelten Vorrichtung, welche mit einer
Universalprifmaschine gekoppelt wurde, konnte das operierte Knochenmodell um alle drei
relevanten Bewegungsachsen mit definierten Drehmomenten belastet werden. Die
Drehmoment-Winkelkurven wurden anschlieBend analysiert. Es wurden zwei Prototypen fir
Kompressionsmarknégel zur retrograden Arthrodese entwickelt, und im Vergleich mit zwolf
auf anderen Implantaten basierenden Operationstechniken Uberprift. Des Weiteren wurden
Untersuchungen zum  Relaxationsverhalten von Markndgeln mit  verschiedenen
Kompressionskonzepten mit Hilfe der DMS-Methode durchgefiihrt. Das Relaxationsverhalten
und ausgewahlte Belastungsfalle wurden zusatzlich unter Verwendung der FE-Methode

untersucht.

Das entwickelte mechanische Priufverfahren zeigte sich sensitiv genug, um die Unterschiede
der einzelnen gepriiften Operationstechniken hinsichtlich der postoperativen Steifigkeit des
Knochengefiiges herauszuarbeiten. Die Ergebnisse zeigten deutlich, dass diese Methode fiir
die Uberpriifung von versteifenden Operationstechniken am oberen und auch am unteren
Sprunggelenk geeignet ist Die Operationstechniken unter Verwendung der neu entwickelten
Prototypen wurden mit einer umfangreichen Anzahl von Operationstechniken, die auf der

Verwendung etablierter Implantate basieren, in der mechanischen Untersuchung verglichen.



Zusammenfassung

Hierbei stellte das Konzept der Verwendung kurzer retrograd eingebrachter N&gel mit
Kompressionsmoglichkeit eindrucksvoll seine Vorteile hinsichtlich der mechanischen
Primarstabilitdt dar. Die entwickelten Prototypen zeigten sich im Hinblick auf die
mechanische Steifigkeit des instrumentierten Knochenmodells den anderen Verfahren
gegenuber signifikant Gberlegen. Des Weiteren ist mit dem entwickelten Testverfahren, und
den jetzt vorliegenden umfangreichen Daten zu etablierten Operationsverfahren, jederzeit eine
Untersuchung neuer Techniken mdglich, deren Potential dann anhand der bereits
vorliegenden Daten eingeschatzt werden kann. Basierend auf den untersuchten Prototypen

findet derzeit die Weiterentwicklung zu einem marktfahigen Produkt statt.

Bei den Untersuchungen zum Relaxationsverhalten auf DMS-Basis zeigten die
Knochenmodelle, welche mit Implantaten mit einem internen Kompressionsmechanismus
versorgt wurden, eine hohere Primarstabilitat aufgrund der in die Knochenteile eingebrachten
Kompression als die Knochenmodelle, welche mit Implantaten mit einem externen

Kompressionsmechanismus versorgt wurden.

Die Untersuchungen mit der FE-Methode zeigten auf, dass aufgrund der eingebrachten
Kompression die Fragmente auch unter externer Belastung stabil bleiben, und der
Arthrodesespalt  gleichméBig  komprimiert wird. Der Erhalt der homogenen
Spannungsverteilung im Arthrodesespalt, auch unter Einwirkung externer Lasten kann als
Erklarungsmodell fir die in der Kklinischen Betrachtung gute Konsolidierung der
Knochenfragmente mit niedriger Pseudarthroserate herangezogen werden. Bei fehlender oder
mangelnder Kompression kommt es zum Abfall der Druckspannung innerhalb des
Arthrodesespalts und zum Auseinanderklaffen der Knochenteile.Dieses Ergebnis kann aus
biomechanischer Sicht die im Vergleich zur Kompressionsmarknagelung schlechteren

klinischen Ergebnisse der dynamischen Arthrodese mittels Marknagel erklaren.

Die Resultate der vorliegenden Untersuchung sind nur bedingt direkt auf klinische
Anwendungen Ubertragbar, da die biologische Reaktion des Kérpers nicht abgebildet werden
kann. Der simulierte unmittelbar postoperative Zustand belegt aber das vorteilhafte
biomechanische Prinzip der Kompressionsmarknagelung, gekennzeichnet durch hohe primére
Steifigkeit des versorgten Knochens bzw. Gelenks, und homogener Spannungsverteilung im

Arthrodesespalt, mit konsekutiv niedriger Pseudarthroserate.
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Einleitung

1. Einleitung

Verletzungen und degenerative Erkrankungen (Arthritis/Arthrose) treten im Bereich des
oberen und auch des unteren Sprunggelenks in grof3er Haufigkeit auf. Trotz der Anwendung
optimierter Operationstechniken ist es in vielen Fallen nicht méglich, die Ausbildung einer
frihzeitigen posttraumatischen Arthrose mit entsprechend ausgepragter
Beschwerdesymptomatik zu verhindern [53, 71]. Schmerzen und Mobilitatseinschrankung des
Patienten sind die Folge. Aufgrund der vielfachen im Anschluss an die Operation
auftretenden Probleme, die der Einsatz von Totalendoprothesen fiir das Sprunggelenk
verursacht (Abrieb, Lockerung, Randwulstbildung etc.) [34, 62, 77], stellt die Versteifung
(Arthrodese) nach wie vor eine gleichwertige Therapiealternative zur Behandlung
degenerativer Gelenkveranderungen dar. Mit der Arthrodese erreicht man eine suffiziente
Schmerzreduktion und konsekutive Besserung des Aktivitdtsgrades. Jedoch stellt die
Ausbildung einer Pseudarthrose eine wesentliche Komplikation bei der Arthrodese dar.
Pseudarthroseraten von bis zu 20 % sind in der Literatur beschrieben [29, 30, 37, 46, 48, 82,
84]. Diese Komplikation erfordert hdufig erneute Operationen und langwierige
Nachbehandlungen. Um eine niedrigere Pseudarthroserate zu erzielen, wird eine hohe
Primarsteifigkeit der Osteosynthese propagiert [6, 68]. Ein vielversprechendes
Operationsverfahren stellt der Einsatz von neu entwickelten Kompressionsmarknégeln dar.
Mit Hilfe dieser Implantate ist es erstmals mdglich, bei der Operation mit einem Marknagel
die aufeinander zu adaptierenden Fragmente aktiv zu komprimieren, was sich auf die
Primarsteifigkeit der Osteosynthese positiv auswirken soll. Ziel dieser Arbeit war die
experimentelle Untersuchung der Primarsteifigkeit verschiedener Operationstechniken zur
Arthrodese des oberen und unteren Sprunggelenkes unter besonderer Beriicksichtigung
zweier neuer Prototypen von komprimierbaren Marknédgeln zur retrograden Arthrodese des
Sprunggelenks. Hierfur wurde eine experimentelle Methode zur Quantifizierung der
Primarsteifigkeit des Knochengefliges in Folge verschiedener Operationstechniken in
Abhéngigkeit der Bewegungsrichtung entwickelt. Des Weiteren wurden Messungen zum
postoperativen Kompressionsverlauf im versorgten Knochenmodell durchgefiihrt, und weitere
Untersuchungen zur Stabilitat der versorgten Knochenmodelle mit Hilfe der FE-Methode

vollzogen, um die im mechanischen Prifmodell gewonnenen Ergebnisse zu belegen.



Biomechanische Untersuchungen

1.1 Funktionelle Anatomie und Biomechanik des Sprunggelenks

1.1.1 Oberes Sprunggelenk

Im oberen Sprunggelenk (OSG), der Articulatio talocruralis, stehen die distalen Enden von
Tibia und Fibula mit der Trochlea tali in gelenkiger Verbindung. Die Gelenkflachen der
Malleolengabel werden von der Facies articularis inferior der Tibia sowie von den Facies
articulares der Malleoli medialis et lateralis gebildet. Die den Gelenkkopf bildende Trochlea
tali tragt die entsprechenden artikulierenden distalen Gelenkflachen (vgl. Abb. 1) [7, 8, 54,
60, 66, 67].

i

Fibula / ; /

_______ Bewegungsachse

Tibia

Talus

Abbildung 1: Knécherne Komponenten des oberen Sprunggelenks (mod. nach Prometheus [67]), bestehend
aus Tibia, Fibula und Talus. Extensions- und Flexionsbewegungen des Fufes werden entlang der
Bewegungsachse durchgefihrt.

Um eine etwa durch die Malleolenspitzen verlaufende Achse, die etwas schrédg von dorso-
lateral-distal nach ventro-medial-kranial ansteigt [67], kann der FuR im oberen Sprunggelenk
gegen den Unterschenkel dorsal- und plantarflektiert werden. Entsprechend sind Bewegungen
des Unterschenkels gegen den festgestellten Ful moglich. Der Talus ist als zentraler
Schaltknochen zwischen Full und Unterschenkel zu 60% seiner Oberflache mit
Gelenkknorpel Uberzogen. Er ist frei von Muskelinsertionen und fungiert wie ein "knécherner

Meniskus" als Vermittler in einem 3-kammerigen Sprunggelenk [35, 44, 65]. Entsprechend
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sparlich und vulnerabel ist seine Blutversorgung. Einschrankungen der Durchblutung durch
Traumen oder Insuffizienz der versorgenden Geféle begiinstigen die Degeneration dieses fur

die Funktionalitat des FuRes wichtigen Knochens.

1.1.2 Unteres Sprunggelenk

Das untere Sprunggelenk (USG) bestent aus zwei Teilgelenken: der Articulatio
talocalcaneonavicularis und der Articulatio subtalaris. Beide sind morphologisch durch den
Sinus tarsi voneinander getrennt (vgl. Abb. 2) [7, 8, 35, 44, 60], bilden jedoch funktionell eine
Einheit [66, 67]. Die Articulatio talocalcaneonavicularis befindet sich ventral vom Sinus tarsi.
Es artikulieren die konvex geformten, an der Unterseite des Talus gelegenen Facies
articulares calcanea media et anterior mit den entsprechend kongruent ausgeformten Facies
articulares talaris media et anterior am Ricken des Calcaneus sowie die Gelenkfléche des
Caput tali mit der posterioren Gelenkflache des Os naviculare [66, 67]. In der dorsal vom
Sinus tarsi gelegenen Articulatio subtalaris steht die an der Unterseite des Talus befindliche
konkave Facies articularis calcanea posterior mit der entsprechend kongruenten Facies

articularis talaris posterior am Calcaneusriicken in gelenkiger Verbindung [7, 8, 35, 44].

Tibia

Talus . .
Sinus Tarsi

Calcaneus

Artikulationsflache 1 Artikulationsflache 2

Abbildung 2: Réntgenaufnahme des unteren Sprunggelenks in seitlicher Ansicht, erkennbar sind die durch
den Sinus Tarsi getrennten Artikulationsflachen 1 und 2 [38].
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Das untere Sprunggelenk ist durch kraftige Bandverbindungen stabilisiert. In dem komplexen
multiaxialen Gelenk lasst sich eine "Kompromissachse™ konstruieren, die vom lateralen Ende
der Hinterkante des Calcaneusriickens schrdg durch den Sinus tarsi zum medial-distalen
Bereich des Collum tali verlduft, und um welche die resultierenden Hauptbewegungen
stattfinden [7, 8, 35, 44, 66, 67, 83]. Am Standbein kann der in der Malleolengabel gefuhrte
Talus um eine schrag verlaufende Achse gegen die angrenzenden FuBwurzelknochen pro- und
supiniert werden. Der physiologische Bewegungsumfang betrdagt jeweils etwa 30 ° flr
Supination und Pronation am belasteten FuR des Standbeines. Die zur Inversion erweiterte
Supination ist am unbelasteten FuR hingegen bis 60 ° moglich [7, 8, 35, 44, 66, 67]. Als
biomechanisches Ersatzmodell wird das Sprunggelenk als Doppelscharniergelenk betrachtet
(vgl. Abb. 3).

Bewegungsachse OSG Bewegungsachse USG

Abbildung 3: Vereinfachtes technisches Ersatzmodell (modifiziert. nach Kapanji [35]) des oberen und
unteren Sprunggelenks, bestehend aus zwei im Winkel versetzen Scharnierachsen.
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1.2. Biomechanische Anforderungen an Implantat und
Operationstechnik

Von Beginn des 20. Jahrhunderts an wurden zahlreiche unterschiedliche Arthrodesetechniken
entwickelt. Um gute Klinische Ergebnisse zu erzielen, rickte immer mehr die stabile
Fixierung der Resektionsflachen als Kernproblem in den Mittelpunkt. Man erkannte mit
zunehmender Entwicklung der Operationstechniken, dass die Kompression der
Arthrodeseflachen zur Vermeidung von Komplikationen, insbesondere von Infekten und/oder
Pseudarthrosen, wesentlich beitrug [12, 27, 51, 52, 56, 72, 83].

Daher stellen sich als biomechanische Anspriiche an Implantate und Operationstechnik:

e Hohe mechanische Steifigkeit der aneinander gefligten Gelenkflachen gegen &uRere
Kréfte und Momente

e Moglichst homogener Kraftfluss im Ubergang der Gelenkfliachen unter korperlicher

Belastung

e Modglichkeit der aktiven Adaption/Kompression der Gelenkflachen in durch den

Operateur wahlbarer Hohe

Aus den oben genannten Anforderungen lassen sich verschiedene Operationstechniken
ableiten. Exemplarische sind die Zugschraubenarthrodese, Kompressionsarthrodese durch
Winkelplatten bzw. Fixateur nach Charnley oder die Arthrodese mit dem
Kompressionsmarkangel zu nennen. Hierbei stellt die retrograde Arthrodese mit kurzen

komprimierbaren Marknégeln einen viel versprechenden Ansatz dar.
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1.3 Operationstechniken unter Verwendung des Marknagels

Bei der Operation von Frakturen der langen Rdéhrenknochen bzw. zur Versteifung von
Gelenken kann der Marknagel als stabilisierendes Implantat verwendet werden. Je nach
Ausfuhrung des Marknagels und der medizinischen Indikation kommen unterschiedliche
Verschraubungstechniken des Marknagels im Knochen zum Einsatz. Im Wesentlichen kann
hierbei unterschieden werden:

e Statisch verriegelter Marknagel

e Dynamisch verriegelter Marknagel

e Kompressionsmarknagelung mit internem Kompressionsmechanismus

e Kompressionsmarknagelung mit externem Kompressionsmechanismus

Die unterschiedlichen Techniken werden im Folgenden beschrieben.

Dynamische Verriegelung

Bei der dynamischen Verriegelung werden die beiden aneinander zu fligenden Knochenteile
bzw. Gelenkflachen so mit dem Marknagel verbunden, dass eines der beiden Teile noch eine
eingeschrankte Beweglichkeit in Nagelachse aufweist. Dies wird durch ein in den Nagel
eingebrachtes Langloch bewerkstelligt. Medizinischer Zweck der dynamischen Verriegelung
ist die infolge einer extern eingebrachten Belastung (z.B. Gehen) entstehende Kompression
im Spalt der zwei aneinander zu fligenden Knochen- bzw. Gelenkflachen, die als
heilungsbegtinstigend angesehen wird. Das Operationsprinzip ist in Abbildung 4 dargestellt.

Statische Verriegelung

Bei der statischen Verriegelung werden die beiden aneinander zu figenden Knochenteile bzw.
Gelenkflachen ortsfest mit dem Marknagel verbunden. Hierzu werden die Knochenteile mit
Schrauben mit dem Marknagel verbunden. Die Schraubenlocher durch den Marknagel
erlauben keine Bewegung der Schrauben infolge &uRerer Lasten. Medizinischer Zweck der
statischen Verriegelung ist die ortsfeste Fixierung der Knochenteile zueinander, wenn z. B.
ein Langenunterschied der Extremitaten ausgeglichen werden soll. Das Operationsprinzip ist
in Abbildung 5 dargestellt.
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- Knochen 1

/—\ dynamisches Langloch

Dynamische

\
Verriegelungsschraube Marknagel
Verriegelungsschraube 2 Knochen 2

Abbildung 4: Dynamische Verriegelung. Bei der dynamischen Verriegelung des Marknagels im Knochen wird
ein Teil der zusammenzufiigenden Fragmente (Knochen 1) lediglich mit einer Verriegelungsschraube in einem
Langloch verankert, welches weiterhin die eingeschréankte Bewegung des Fragments im Bereich des Langlochs
zulédsst. Das zweite Fragment (Knochen 2) wird mit einer Schraube (Verriegelungsschraube 2) statisch
verriegelt. Bei Belastung des Knochens in axiale Richtung des Marknagels kommt es bei dieser
Operationstechnik zu einer Kompression des Spaltes zwischen den zwei Knochenfragmenten, was als
heilungsbeglinstigend angesehen wird.

Kompressionsmarknagelung mit internem Kompressionsmechanismus

Bei der Kompressionsmarknagelung werden die beiden aneinander zu fligenden Knochenteile
bzw. Gelenkflachen so mit dem Marknagel verbunden, dass eines der beiden Teile noch eine
eingeschrankte Beweglichkeit in Nagelachse aufweist. Dies wird durch ein in den Nagel
eingebrachtes Langloch bewerkstelligt. In den Nagelschaft wird anschlieBend auf der
beweglichen Seite eine Schaftschraube eingebracht, welche beim Eindrehen die
Verriegelungsschraube in axiale Richtung verschiebt. Dadurch werden die beiden
Knochenteile komprimiert. Medizinischer Zweck der Kompressionsmarknagelung ist die
feste Adaption sowie die Kompression im Spalt der zwei aneinander zu fiigenden Knochen-
bzw. Gelenkflachen, was als heilungsbegunstigend erachtet wird. Das Operationsprinzip ist in
Abbildung 6 dargestellt. Vorteilhaft beim internen Kompressionsmechanismus stellt sich die
individuell einstellbare Kompressionshohe dar.
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Knochen 1

Verriegelungsschraube 1

Verbleibender
Spalt

Knochen2 —— ma

E\Verriegelungsschraube 2

Abbildung 5: Statische Verriegelung. Bei der statischen Verriegelung werden die beiden Fragmente
(Knochenl und Knochen 2) mittels Marknagel aneinandergefuigt, und jedes Fragment mit mindestens einer
Schraube durch den Marknagel befestigt. Hierfiir sind im Marknagel sog. Statische Verriegelungslocher
vorhanden, welche dem Schraubendurchmesser entsprechen. Die Fragmente werden bei dieser
Operationstechnik ortsfest fixiert, eine Kompression oder Lagednderung in Folge von Belastungen der
Knochenfragmente ist bei dieser Operationstechnik nicht mdglich.

Kompressionsmarknagelung mit externem Kompressionsmechanismus

Bei der Kompressionsmarknagelung mit dem externen Kompressionsmechanismus werden
die beiden aneinander zu fligenden Knochen bzw. Gelenkflachen unter zu Hilfenahme eines
externen Ziel- und Kompressionsbiigels miteinander verbunden. Hierzu wird zuerst der Nagel
in beide Knochenteile eingebracht, und in den dem Zielinstrument fernen Teil mit einer
Querschraube verriegelt. AnschlielRend erfolgt die Kompression der beiden Teile aneinander.
Hierzu wird mittels einer Schraubmuffe mit Anlagescheibe, die mit dem Zielblgel und dem
Implantat verbunden ist, die nétige Kompression erzeugt. AnschlieBend werden die restlichen
Schrauben in Knochen und Nagel eingebracht, und das Zielinstrumentarium entfernt. Die
Kompression ist aufgrund der zu erwartenden Setzungseffekte der Osteosynthese beim
Entfernen des Zielbugels schwieriger einzustellen als bei Implantaten mit internem
Kompressionsmechanismus. Das Operationsprinzip ist in Abbildung 7 dargestellt.
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Abbildung 6: Interner Kompressionsmechanismus. Beim internen Kompressionsmechanismus werden die
beiden Fragmente mit Hilfe einer in den Nagelschaft eingebrachten Kompressionsschraube aneinandergefigt.
Bei Applikation der Kompression wird die Kompressionsschraube durch den Operateur in den Nagelschaft
eingedreht. Die Verriegelungsschraube im Langloch des Marknagels wird dabei so weit verschoben, bis beide
Fragmente aneinander adaptiert, bzw. komprimiert sind.

Schritt 1 Schritt 2 Schritt 3 Schritt 4
Schraubmuffe
/ Knochen 1 ._.
| Nagel

—
—

—
—

1 t Il
=TT THET =

Abbildung 7: Externer Kompressionsmenchanismus. Beim externen Kompressionsmechanismus wird der
Nagel mir einer externen Kompressionsvorrichtung wverschraubt und in dem Knochenfragment 2 eine
Verriegelungsschraube gesetzt (Schrittl). Als ndchstes werden Knochen 1 und Knochen 2 Uber die Externe
Schraubmuffe aneinander komprimiert (Schritt 2). Danach wird die zweite Verriegelungsschraube in den
Knochen 1 eingebracht, beide Knochenteile werden so im Komprimierten Zustand mit dem Marknagel
verbunden (Schritt 3). AbschlieRend wird die externe Kompressionsvorrichtung wieder entfernt (Schritt 4).
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2. Stand der Technik

Thordarson et al. [73, 74, 75, 76] untersuchten in biomechanischen Studien an frisch
gefrorenen humanen Préparaten die Rigiditat verschiedener externer Fixateure und
Schraubentechniken zur isolierten Arthrodese des oberen Sprunggelenks gegentber
mechanischer Belastung. Hierzu wurden die instrumentierten Praparate in Innen- und
Aulenrotation sowie in Flexion und Extension bis zu einem Drehmoment von 4 Nm belastet.
Als Bewertungskriterium diente die maximale Rotation um die jeweilige Achse. In der
Belastungsrichtung Flexion/Extension zeigten sich maximale Relativbewegungen von bis zu
9 °, in Innen und Aufenrotation von bis zu 7 ° zwischen Talus und Tibia bei der Verwendung
von externen Fixateuren. Bei der Verwendung von Schraubentechniken zur Arthrodese
zeigten sich in Flexion/Extension maximale Relativbewegungen von bis zu 5 °, in Rotation
von bis zu 7 ° (alle angegebenen Werte sind arithmetisch gemittelt). Die Schraubentechniken
zeigten sich den externen Fixateuren im Hinblick auf ihre mechanische Steifigkeit tberlegen,
allerdings zeigten sich starke Einflisse der mechanischen Stabilitdt in Abhangigkeit der
Knochendichte des Préparats. Je schlechter die Qualitat des Knochens war, desto héher wurde
die relative Bewegung der Osteosynthese, unabhangig von der gewahlten OP-Technik. Auch
wurden die Operationstechniken nicht an je einem Spender im Seitenvergleich durchgefiihrt,
was die Streuung der Ergebnisse erkléart.

Eine vergleichende mechanische Untersuchung der Stabilitét parallel eingebrachter Schrauben
gegenuber gekreuzt eingebrachten Schrauben wurde von Friedmann et al. [25] durchgefiihrt.
Hierzu wurden 10 gepaarte humane Praparate im Seitenvergleich mit je zwei Schrauben
instrumentiert und anschlieBend im freien Biegetest bis zu einer Auslenkung von 2 ° relativer
Bewegung zwischen Talus und Tibia und in einem Rotationstest bis zum Erreichen von 4 Nm
Drehmoment in verschiedenen Bewegungsrichtungen (Extension/Flexion; Varus/Valgus;
Innen-/AufRenrotation) belastet. Jeder Test wurde zweimal wiederholt. Als quantifizierende
Parameter  bestimmten die  Autoren die Steifigkeit des Konstrukts. Die
Parallelschraubentechnik zeigte sich in Flexion/Extension der gekreuzten Technik tberlegen,
wohingegen in Rotationsbelastung die gekreuzte Schraubentechnik deutlich steifer war.

Durch die Verwendung gepaarter Spenderknochen erzielten die Autoren in der
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durchgefuhrten Untersuchung eine deutlich geringere Streuung, als in den von Thorardson et

al. durchgeflhrten Studien.

Drei verschiedene Operationstechniken zur Versteifung des OSG wurden von Dohm et al.
[22] im Hinblick auf ihre Steifigkeit unter Belastung am Kadavermodell untersucht. Hierzu
wurden eine Operationstechnik mit zwei T-Platten, eine Technik mit zwei gekreuzten
Schrauben sowie eine Technik unter Verwendung eines Fibulastlickes und zwei Schrauben an
30 teilweise gepaarten LeichenfliRen instrumentiert. AnschlieRend wurden die Préparate in
einer Prifmaschine in Extension/Flexion bis zum Versagen der Osteosynthese zwischen Talus
und Tibia belastet. Hierbei zeigte sich die Technik unter Verwendung von zwei T-Platten am
stabilsten, gefolgt von der Technik unter Verwendung zwei gekreuzter Schrauben. Die
Verwendung von Spendermaterialien unterschiedlicher Herkunft ist hierbei als

Streuungsfaktor der Ergebnisse zu bewerten.

Pommer et al. [59] untersuchten in einer Kadaverstudie die Unterschiede von drei
verschiedenen  Operationstechniken.  Hierzu ~ wurde  einmal  eine  klassische
Schraubenarthrodese nach Wagner durchgefuhrt, die anderen Techniken stellten eine
Kombination aus Schrauben und einer Platte dar. Die instrumentierten Praparate wurden bis
zu einem maximalen Drehmoment von 15 Nm in Flexion/Extension; Varus/Valgus bzw.
Innen-/AulBenrotation  belastet. Analysiert wurde die maximale Verformung am
Arthrodesespalt mittels digitaler Bildanalyse. Die klassische Schraubenarthrodesetechnik

nach Wagner zeigte sich hier den anderen beiden Techniken Gberlegen.

Ogilvie-Harris [57] und Mitarbeiter fiihrten eine Untersuchung zum Vergleich der primaren
Steifigkeit sowie der entstehenden Kompression im Arthrodesespalt bei Verwendung einer 2-
bzw. 3-Schraubentechnik am Kadavermodell durch. Hierzu wurden in den Gelenkspalt
Druckmessfolien eingelegt, und die entstehenden maximalen Driicke anschlielend
ausgewertet. Des Weiteren erfolgte eine Analyse der Rotationsstabilitit der instrumentierten
Préparate. Diese wurden hierzu mit einem maximalen Drehmoment von 10 Nm in Innen-
/AuBenrotation beaufschlagt. Eine deutlich hohere Kompression im Arthrodesespalt wurde

bei der 3—Schraubentechnik festgestellt, ebenso eine hthere Rotationsstabilitat.

Scranton et al. [68] beschreiben in einer vergleichenden klinischen und biomechanischen

Untersuchung ihre Erfahrungen mit der externen Fixationsmethode nach Charnley im
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Vergleich zu einer internen Fixation mittels T-Platte. Im biomechanischen Versuch zeigten
sich tendenziell hohere initiale Steifigkeiten bei der Verwendung der T-Platte im Gegensatz
zum Fixateur nach Charnley. Die retrospektiv durchgefiihrte Fallbeobachtung bestétigte die
biomechanischen  Ergebnisse mit einem besseren postoperativen Ergebnis der
Patientengruppe, die mit der T-Platte versorgt wurde.

Nasson et al. [55] fiihrten am Kunstknochenmodell vergleichende Untersuchungen zur
Primarstabilitat von zwei gekreuzten Schrauben gegeniuber der Technik unter Verwendung
der Kompressionsplatte durch. Der Versuchsaufbau erfolgte in Anlehnung an Friedmann et al.
[25]. Die gekreuzte Schraubentechnik zeigte sich in der Flexion/Extensionsbewegung der
Kompressionsplatte mechanisch uberlegen, in der Rotationsstabilitat konnte kein signifikanter
Unterschied zwischen den beiden Operationstechniken ermittelt werden. Das verwendete
Kunstknochenmodell (Solid Foam, Fa. Sawbones, Malmd, Schweden), welches lediglich zur
Demonstration verschiedener Operationstechniken entwickelt wurde, wurde von den Autoren
aufgrund seiner geringen mechanischen Stabilitit als osteoporotisch bezeichnet. Der nicht
vorhandene signifikante Unterschied in der Rotationsstabilitat ist direkt auf ein nicht

geeignetes Knochenmodell zurtickzufihren.

In einer experimentellen Untersuchung stellten Bennet et al. [4] die Unterschiede der
primdren postoperativen Stabilitdt verschiedener Schraubentechniken im Vergleich zum
retrograd eingebrachten statisch verriegelten Marknagel heraus. Die Versuche wurden an
Kunstknochenmodellen  fir biomechanische Untersuchungen der Firma Sawbones
durchgefuhrt. Verglichen wurden drei gekreuzte Schrauben mit zwei gekreuzten Schrauben,
sowie ein retrograd eingebrachter Verriegelungsmarknagel. In der anschlielenden
biomechanischen Untersuchung zeigte die Dreischraubentechnik die hdchste mechanische

Primérsteifigkeit, gefolgt vom Verriegelungsmarknagel.

Chiodo et al. [13] untersuchten in einer Kadaverstudie die Dauerfestigkeit einer dynamischen
retrograden intramedulldren Arthrodese im Vergleich zu einer Platten-/Schraubenarthrodese.
Hierzu wurden die instrumentierten Préparate mit 250000 Lastzyklen in Flexion/Extension
beaufschlagt, und anhand der Kraft-/Deformationskurve die Steifigkeit der einzelnen
Verfahren  bestimmt. Hierbei zeigte sich eine deutliche Uberlegenheit der

Plattenosteosynthese gegentiber der intramedulldren Osteosynthesetechnik.
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Berend et al. [5] flihrten vergleichende experimentelle Untersuchungen zur Primérstabilitét
bei Verwendung eines retrograden statisch verriegelten Arthrodesenagels und einer
gekreuzten Schraubentechnik im Kadavermodell durch. Die retrograde Technik unter
Verwendung des Marknagels zeigte sich in allen Bewegungsrichtungen im Hinblick auf die
Primérsteifigkeit der Operationstechnik unter Verwendung zweier gekreuzter Schrauben

uberlegen.

Fleming et al. [24] untersuchten ebenfalls den Unterschied der biomechanischen
Primarsteifigkeit eines retrograd eingebrachten Nagels im Vergleich zu einer gekreuzten
Schraubentechnik (Drei Schrauben) im Kadaverexperiment. Die Ergebnisse der Studie
zeigten sich vergleichbar zu der von Berend et al. durchgefuhrten Arbeit, der Marknagel
erwies sich hinsichtlich der Primarstabilitdit der Osteosynthese der gekreuzten

Schraubentechnik deutlich tberlegen.

Berson et al. [6] beschaftigten sich in einer Kadaverstudie mit der primar erzeugbaren
Kompression im tibiotalaren Arthrodesespalt bei Verwendung eines retrograden Marknagels
mit externer Kompressionsmdglichkeit (Biomet Ankle-Nail) unter zusatzlicher Verwendung
eines Kompressionsfixateurs. Hierbei zeigte sich eine hohe primédre Kompression des
Arthrodesespaltes bei Verwendung der externen Kompressionsvorrichtung des Nagels, der
Einfluss des zusatzlichen Fixateurs zeigte sich als vernachl&ssigbar. Numerische
Untersuchungen zum Sprunggelenk befassen sich hauptsachlich mit der Veranderten

Kraftverteilung nach Implantation einer Endoprothese.

Erste FE-Modelle des Sprunggelenks wurden 1983 durch Calderale et al. [11] etabliert. Dabei
wurde besonderes Augenmerk auf die Verdnderung der Lasteinleitung bei Teilarthroplasik
des OSG gelegt. Die Autoren kommen dabei zum Schluss, dass da beste Ergebnisse der

Teilarthroplastik bei Erhalt eines moglichst natiirlichen Bewegungsablaufs zu erwarten ist.

Crowell et al. [18] untersuchen ebenfalls die Auswirkungen von Implantationen verschiedener
Endoprothesen auf die Spannungsverteilung in der distalen Tibia, und verwenden aufgrund
mangelnder Datenlage zur Modellbildung die Materialparameter des proximalen Femurs. Des
Weiteren existieren Mehrkoérpermodelle zur Erkl&rung des komplexen Bewegungsablaufs und

der Lastverteilung im Sprunggelenk wahrend des Gangzykluses.
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Genda et al. [26] konstruierten ein Mehrkorpermodell von 14 Knochen und 59 Ligamenten
des intakten FuBes und ermittelten somit Belastungssituationen wahrend des Ganges, anhand
einer Mehrkdrpersimulation. Sie postulierten eine Lastiibertragung von bis zu 62% der

auBeren Lasten uber die Subtalargelenke sowie uber die Talonavikulargelenke.

Ledoux et al. [45] erzeugten ein Modell des unteren Bewegungsapparates bestehend aus 26
Knochen, die Einflisse von Tibia und Fibula mitberechnend, sowie einer Kombination aus 51
Bandern/Aponeurosen und Plantarfascien. Digioia et al. [21] erzeugten ein zweidimensionales
Modell des oberen Sprunggelenks wéhrend normaler Belastung. Die héchsten Belastungen

wurden hier im medialen und anterioren Bereich des talotibialen Gelenks ermittelt.

Modelle und Berechnungen zur Untersuchung von Belastungen des oberen und unteren
Sprunggelenks sind in der Literatur nur vereinzelt zu finden. Hauptsachlich kann man in
diesem Fall das Modell und mehrere Berechnungen von Vasquez et al. [3, 78] anflihren. Hier
wird ein Modell des oberen Sprunggelenkes mit planen Resektionsflachen und
Schraubenarthrodesetechniken betrachtet. Die eingeleiteten Lasten sind aus den
biomechanischen Untersuchungen von Thoradson, Pommer, und Ogilvie Harris enthommen,

die im vorherigen Teil beschrieben wurden.

Zusammenfassend sind im Stand der Technik tberwiegend Studien, die an Leichenknochen
durchgefiihrt wurden beschrieben. In den meisten Studien wurden lediglich zwei
Operationstechniken miteinander verglichen, was mit einer eingeschrankten Anzahl von
humanen Praparaten, welche gepaart gewonnen wurden, signifikante Aussagen ermdglicht.
Die intra- und interindividuelle Streuung der Knochendichte und die daraus folgenden
mechanischen Eigenschaften der Préparate fiihren zu erheblichen Streuungen der Ergebnisse.
Fir eine genaue Quantifizierung der Unterschiede verschiedener Implantat- oder
Operationstechniken ist einem Kunstknochenmodell der neueren Generation, dessen
mechanische Eigenschaften weitgehend dem humanen Knochen entsprechen, der Vorzug zu
geben. Fiur die mechanischen Belastungen, welche bei der Untersuchung der Steifigkeit der
aneinander gefligten Gelenkflachen Verwendung finden, gehen die Autoren konform, dass als
kritische Belastung die Flexion-Extensionsbewegung entscheidend ist, wie sie beim normalen
Gang durchgefiihrt wird. Die Belastung in Eversion und Inversion sowie Belastungen infolge

von Rotationsbewegung sind ebenfalls von Bedeutung. Es werden sowohl dynamische als
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auch statische Untersuchungen durchgefuhrt. Ein standardisiertes Prufverfahren existiert
derzeit nicht. Untersuchungen mit Hilfe der Mehrkorpersimulation oder der FE-Methode
beschranken sich derzeit auf Simulation bisher durchgefuhrter biomechanischer Studien. Des
Weiteren existieren derzeit noch keine vergleichenden Untersuchungen unter besonderer
Ber(cksichtigung verschiedener intramedullarer Implantate mit aktiver

Kompressionsmoglichkeit.
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3. Material und Methode

3.1 Mechanisches Prufmodell zur Primarstabilitat

3.1.1 Etablierung eines Kunstknochenmodells fir das Sprunggelenk

Bei der Durchfiihrung von biomechanischen Untersuchungen hat sich die Verwendung von
humanen Préaparaten etabliert. Bei der Untersuchung lediglich zweier unterschiedlicher Arten
von Implantaten/Operationstechniken kann durch die gepaarte Entnahme der Knochen beim
Spender der Einfluss der vorhandenen individuellen Beschaffenheit des Gewebes
(Knochendichte, Stabilitatsverlust infolge von Erkrankungen oder Alter) weitgehend
kompensiert werden. In der vorliegenden Untersuchung wurden 14 verschiedene
Operationstechniken  vergleichend zueinander untersucht. Die Kompensation der
individuellen mechanischen Einflusse des Knochenmaterials wére hier nur durch deutliche
Erhéhung der Probenmenge mdoglich gewesen, daher ist einem synthetisches Knochenmodell
der neuesten Generation, welches weitgehend die mechanischen Eigenschaften des

menschlichen Knochens widerspiegelt, der Vorzug zu geben.

Ein synthetisches Modell, welches zur Untersuchung von Operationstechniken im Bereiche
des oberen und unteren Sprunggelenks geeignet scheint, ist derzeit noch nicht in der Literatur
beschrieben. In der Literatur sind vor allem Untersuchungen von Composite-Knochen der
Firma Sawbones (Sawbones Europe AB, Malmd, Schweden) beschrieben [2, 16, 17, 28, 31,
80]. Die durchgefuhrten Untersuchungen belegen eine Vergleichbarkeit des
Kunstknochenmodells zu humanem Knochen im Bereich des Oberschenkels, sowie im
diaphysédren Bereich der Tibia. Anhand der Angaben des Herstellers lassen sich fir die
Composite-Knochen die mechanischen Eigenschaften der verwendeten Materialien genauer
beschreiben. Der Zelldurchmesser des verwendeten PU-Schaums zur Nachbildung des
spongidsen Knochens variiert zwischen 0,5 und 1 mm. Die Zellen des Schaums besitzen eine
zu 95% geschlossene Struktur, der E-Modul betragt 130 MPa. Die kortikale Schicht wird
durch einen Glasfaser-Epoxid Compositewerkstoff nachgebildet mit einem E—Modul von
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12400 MPa. Weitere Materialeigenschaften sind in den Tabellen 5 und 6 im Anhang
aufgefiihrt.

Ein Ziel der durchgefihrten Untersuchung war die Etablierung eines synthetischen
Knochenmodells fur das Sprunggelenk mit dem humanem Knochen entsprechenden
Materialparametern, sowie anatomisch ausgebildeter Formen. Hierzu sollten die von der
Firma angebotenen Composite-Knochen fiir den Bereich Tibia und Sprunggelenk auf
Homogenitat der Herstellung, Vergleichbarkeit mit humanem Knochen hinsichtlich der
Biegesteifigkeit hin untersucht werden. Des Weiteren sollte ein reproduzierbares Verfahren
zur Resektion des Talusdomes sowie zur retrograden Bohrung durch Talus und Kalkaneus

entwickelt werden.
4-Punkt-Biegeversuche

Um eine Charakterisierung des bevorzugten Knochenmodells durchzufihren, erfolgten
einfache vergleichende mechanische Untersuchungen als Bewertungskriterium. Zur Auswahl
als Knochenmodell standen drei verschiedene Knochenmodelle. Es erfolgten nichtzerstérende
4-Punkt-Biegeversuche (Belastungsrichtung anterior-posterior/lateral-medial) an den
verschiedenen Knochenmodellen (n=5) der Firma Sawbones im Vergleich zu frisch
gefrorener humaner Tibia (n=5, MW 63 Jahre). Die genauen Abmafe und Typbezeichnungen
der untersuchten Knochenmodelle sind in Tabelle 7 im Anhang aufgefuhrt. VVerwendet wurde
eine Universalprifmaschine der Firma Zwick (Zwicki 1120.28 Ser.Nr. 123904/94, Zwick
GmbH, Ulm, Kraftsensor 2 kN, AST GmbH Dresden) mit einem Feinwegaufnehmer (Typ:
066935.02; Zwick GmbH, Ulm). Die Anordnung der Auflagepunkte wurde analog zu den
Untersuchungen von Cristofolini et al. [16] gewahlt (vgl. Abb. 8).
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Abbildung 8: 4-Punkt Biegeversuche. Links: der schematische Aufbau des durchgefiihrten 4-Punkt-
Biegeversuchs, in Anlehnung an Christofolini et al.[16], mit den Abstanden der Krafteinleitungspunkten [mm].
Rechts: Ausfiihrung an der Universalprifmaschine mit Kunstknochenmodell.

CT-Vermessung

Es erfolgte eine CT-Vermessung von drei Composite Tibiae aus unterschiedlichen
Fertigungschargen (#329, #339, #349), um die Kortikalisdicke sowie die Homogenitét der
Fertigungsbedingten Materialverteilung zu beurteilen. Die Tibiae wurden im CT (Philips
Aura, Detektor Gd04S, Philips AG Deutschland) in eine Vorrichtung eingelegt, welche eine
exakte, reproduzierbare Durchdringung des Rontgenstrahls durch die untersuchten Proben an
der jeweils topografisch gleichen Stelle ermdglichte. Es erfolgte eine CT-Aufnahme von 45
Einzelschnitten im Abstand von 10 mm. Die Kortikalisdicke der untersuchten Proben wurde
anschlieBend pro Schnittbild an drei Stellen exemplarisch digital vermessen (Software

Sigmascan, Systat Software Inc., San Jose, USA)
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Abbildung 9: Exemplarische Darstellung der vermessenen Querschnitte. Die roten Linien zeigen die
Messstellen an der Tibia. Die Knochenmodelle erweisen sich als homogen und reproduzierbar gefertigt.

Anhand der durchgefiihrten mechanischen Untersuchungen und den in der Literatur
beschriebenen Daten wurde die ,,3rd-Generation“-Tibia (Firma Sawbones, Malmog,
Schweden) in der Ausfihrung Large Left als Knochenmodell ausgewahlt. Die Ergebnisse des
4-Punkt Biegeversuches weisen das 3rd-Generation-Kunstknochenmodell als mechanisch
geeignetes und reproduzierbar gefertigtes Ersatzmodell aus. Die Steifigkeit des Ersatzmodells
im 4-Punkt-Biegeversuch zeigte sich um ca. 15% hdher als der Durchschnitt der untersuchten
humanen Tibiae. (Detaillierte Ergebnisse sind in Tabelle 8 im Anhang aufgefiihrt). Die
Bewertung der im CT gewonnenen Querschnittsaufnahmen der Composite Tibia zeigte eine
in gleichen Hohen identische Materialverteilung von Spongiasa und Kortikalis. Auch die
Position des Markraumes und dessen geometrische Abmessungen zeigten sich bei den
untersuchten  Knochenmodellen identisch. Die in der Literatur beschriebene
Reproduzierbarkeit der Gesamtlange der gefertigten Tibia [16] bestatigte sich ebenfalls in den
durchgefuihrten Messungen. Zur Nachbildung des oberen Sprunggelenks wurde fir die
Modelltibia ein geeigneter Artikulationspartner ausgewéhlt. Das Modell Solid White Plastic
Left der Firma Sawbones aus demselben anatomischen Spenderabguss wurde verwendet. Um
reproduzierbare Resektionsebenen gemaR Operationstechnik an der distalen Tibia und am

Talusdom zu gewahrleisten, wurden definierte Ebenen maschinell identisch gefrast.
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Tibia

Talus

Abbildung 10: Oberes Sprunggelenk in frontaler Ansicht nach Praparation der Gelenkebenen. Oben
abgebildet ist die Tibia mit Glasfaserepoxyd-Kortikalschicht (braun), unten der Talus aus PA6 (weil).

Als verwendetes Knochenmodell des Calcaneus wurde ein zum Talus anatomisch passendes
Kunststoffmodell der Firma Sawbones aus demselben anatomischen Abguss gewahlt. Auf
eine Resektion der Gelenkflachen zwischen Talus und Calcaneus wurde gemaR géngiger
Operationstechnik verzichtet. Um die reproduzierbare Implantation eines intramedulléaren
Nagels durch Talus und Calcaneus zu gewahrleisten, wurde mittels einer teilbaren Form aus
Epoxidharz eine definierte Ausrichtung von Talus zu Calcaneus sichergestellt. Anhand
definierter Abstande zum Formrand erfolgte die Kanalbohrung fur das intramedullére
Implantat retrograd durch Talus und Calcaneus (vgl. Abb.11).

Calcaneus

Abbildung 11: Fixationsvorrichtung zur reproduzierbaren Bohrung von Talus und Calcaneus.
Links: In aufgeklappter seitlicher Ansicht, das untere Sprunggelenk ist anatomisch korrekt positioniert.
Rechts: Ansicht von unten, mit markiertem Bohreintrittspunkt bei VVersorgung mit retrograden Implantaten.
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Um bei isolierter Priifung des OSG Belastungen reproduzierbar einleiten zu kdnnen, erfolgte
die Fixation des Talus mittels Epoxydharz (Ureol, Fa. Gdssl & Pfaff, Karlskron, Deutschland,
E-Modul 1800 MPa) in einer Duraluminiumform, welche an einen Prifstand gekoppelt
werden kann. Mit einer Spannvorrichtung, welche die definierte AP-Ausrichtung der Tibia in
senkrechter Position gewdhrleistet, wurde die Einbettung des Talus in die distale
Aluminiumvorrichtung vorgenommen. Aus dem Talus ragende Implantatteile wurden mit
elastischer Gummimasse abgedeckt (Knetmasse rot, Fa. Gossl & Pfaff, Karlskron,
Deutschland), so dass trotz einer formschlissigen Verbindung eine freie Beweglichkeit der
Implantate gewéhrleistet war. Dabei wurden je untersuchtem Konstrukt 80 ml Epoxidharz
verwendet. Durch den entstehenden Formschluss zwischen Talus und Kunstharz war eine
spielfreie Kraftubertragung auf die Arthrodese gewahrleistet. Bei der kombinierten

Arthrodese des oberen und unteren Sprunggelenks wurde analog verfahren.

Die durchgefiihrten Untersuchungen bestétigten die Vergleichbarkeit des Knochenmodells
hinsichtlich der  mechanischen  Steifigkeit ~mit  humanem  Knochen. Die
computertomographischen Untersuchungen belegen eine Reproduzierbarkeit der Dicke der
kortikalen Schicht der Knochenmodelle innerhalb des Fertigungsprozesses. Durch die
maschinelle Resektion des Talusdomes und die Fixierung von Talus und Kalkaneus in einer
Form bei der retrograden Bohrung zur Einbringung eines Implantates, wurde ein
Knochenmodell fir Untersuchungen von Operationstechniken am oberen und unteren
Sprunggelenk etabliert, das den Anspriichen hinsichtlich Verfligbarkeit, Reproduzierbarkeit
sowie mechanischer Vergleichbarkeit genligt.
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3.1.2 Operationstechniken zur OSG-Arthrodese

3.1.2.1 Antegrader Kompressionsmarknagel

Als Marknagel wurde ein antegrades Modell (T2) aus einer Titanlegierung (TiAI6V4) mit
390 mm Ldange und einem Durchmesser von 10 mm verwendet (Stryker Trauma GmbH,
Schonkirchen, Deutschland). Als distale Verankerungsschrauben wurden zwei 5 x 50 mm
Schrauben verwendet. Im proximalen Bereich wurde der Nagel mittels einer 5 x 45 mm
Schaftschraube im dynamischen Loch verankert. Dieser Marknagel ist mit einer
Kompressionsmoglichkeit ausgestattet. Der Marknagel verfugt neben der Mdglichkeit zur
statischen Verankerung, uber ein Langloch im proximalen Bereich, in welchem der Nagel
gegen die eingebrachte Schaftschraube durch Anziehen einer axialen Kompressionsschraube
nach proximal verschoben werden kann, und somit eine Kompression im Arthrodesespalt

erzeugt wird.

L W Kompressionsschraube
b
‘ \

Marknagel

Tibia

Talus

Abbildung 12: Antegrader Marknagel mit Kompressionsmoglichkeit. Links dargestellt das
Implantationsprinzip, der Nagel wird im Talus mit zwei Uber Kreuz gesetzten Schrauben verriegelt, auf die in
der Tibia befindliche Verriegelungsschraube kann uber die im Nagel befindliche Schaftschraube Kompression
ausgelibt werden. Die Rontgenaufnahme zeigt die korrekte Implantatlage in Tibia und Talus.

Der Marknagel wurde in komprimiertem und unkomprimiertem Zustand getestet. Bei der
komprimierten Testung wurde die Kompressionsschraube mit 2 Nm Drehmoment angezogen.
Das Implantatfunktionsprinzip sowie die im Anschluss an die Implantation vorgenommenen

Rontgenaufnahmen sind in Abbildung 12 dargestellt.
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3.1.2.2 Fixateur externe

Der in der Untersuchung verwendete komprimierbare Fixateur externe wurde ebenfalls aus
Teilen der Firma Stryker konfektioniert. Es erfolgte die Implantation von zwei Transfixing-
Pins (250 x 50 mm; @: 5 mm) durch den Talus parallel in horizontaler Lage. In die distale
Tibia wurden zwei Transfixing-Pins (250 x 50 mm; @: 5 mm) parallel in vertikaler Lage
implantiert. Die Pins wurden mittels eines komprimierbaren Gestanges miteinander
verbunden. Die Arthrodese wurde mittels der am Gestange befindlichen Ré&ndelschrauben
komprimiert. Das instrumentierte Modell, eine Skizze sowie die im Anschluss an die

Implantation vorgenommenen Rontgenaufnahmen sind in Abbildung 13 wiedergegeben.

Tibia

"

Transfixing Pin

Kompressionsmoglichkeit

AN

(I Talus -

Abbildung 13: Komprimierbarer Fixateur nach Charnley. Durch den Talus und die Tibia werden nach der
links gezeigten Anordnung Transfixing Pins eingebracht, und anschlieBend mit dem Kompressionsgestange
verschraubt. Die Roéntgenaufnahme zeigt die parallele Lage der Transfixing-Pins zueinander, und die leichte
Durchbiegung in Folge der eingebrachten Kompression.

3.1.2.3 Schraubentechniken

Es wurden zwei verschiedene 3-Schraubentechniken in  Anlehnung an die
Operationsverfahren nach Kitaoka [37] sowie der Medizinischen Hochschule Hannover
(MHH/Prof. Zwipp) [83] untersucht.
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Schraubentechnik | (in Anlehnung an Kitaoka)

Verwendet wurden drei kanilierte Asnis-Schrauben der Firma Stryker Trauma GmbH mit
dem Durchmesser 6,5 mm und der Lange von 55 mm. Die Schrauben wurden in gekreuzter
Technik in Talus und Tibia eingebracht. Sie wurden mit 3 Nm Anzugsmoment befestigt. Die
Kontrolle der Schraubenlage erfolgte durch Rontgenaufnahmen in zwei Ebenen. Die

Positionierung der Schrauben ist in der Abbildung 14 aufgefihrt.

Talus

Abbildung 14: Schraubentechnik nach Kitaoka. Die drei Schrauben werden gemaR der links abgebildeten
Operationstechnik (modifiziert nach Kitaoka [37]) eingebracht. Das R&ntgenbild zeigt die korrekte
Schraubenlage gemal geplanter Operationstechnik.

Schraubentechnik 11 (in Anlehnung an die MHH/Prof. Zwipp)

Hierbei handelt es sich um eine Parallelschraubentechnik. Verzichtet wurde bei der
Instrumentation auf die vierte, die Fibula horizontal durchdringende Schraube, da das
Prifmodell ohne Fibula ausgelegt wurde. Verwendet wurden drei kanulierte Asnis-Schrauben
der Firma Stryker Trauma GmbH mit dem Durchmesser von 6,5 mm und den Langen 60 mm
(2 x) sowie 70 mm. (1 x). Die Schrauben wurden mit einem Anzugsmoment von 3 Nm
beaufschlagt. Die Kontrolle der Schraubenlage erfolgte durch Réntgenaufnahmen in zwei

Ebenen. Die Lage der Schrauben ist in der folgenden Abbildung aufgefiihrt.
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Tibia

Asnis-Schrauben

Talus

Abbildung 15: Parallel-Schraubentechnik nach MHH. Links dargestellt die in der Literatur propagierte
Schraubenlage (mod. nach Zwipp [83]).
Rechts: Verifikation der korrekten Schraubenlage anhand einer Réntgenaufnahme.

3.1.3 Operationstechniken kombinierte OSG-USG Arthrodese

3.1.3.1 Antegrader T2-Tibianagel
Als antegrades Modell wurde ein komprimierbarer Marknagel mit einer Lange von 405 mm

und einem Durchmesser von 10 mm (T2) der Firma Stryker Trauma GmbH verwendet.

Tibia

Kompressionsschraube

|
| \ Marknagel

Talus

Calcaneus

Abbildung 16: Antegrader Tibianagel zur Versteifung des oberen und unteren Sprunggelenks. Links
dargestellt die geplante Implantatlage mit gekreuzt liegenden Verankerungsschrauben im Calcaneus. Die
korrekte Implantatlage wurde mittels Rontgenaufnahme verifiziert. Die fachgerechte Implantation mit
Nagelkurvatur in antegrader Richtung und passender Verriegelungsschraubenlage im Calcaneus ist in der
Rontgenaufnahme rechts dargestellt.
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Als distale Verankerungsschrauben im Calcaneus wurden eine 5 x 35 mm Schraube [ML]
sowie eine 5 x 75 mm Schraube [AP] verwendet. In der Tibia wurde der Marknagel mit einer
5 x 40 mm Schaftschraube im dynamischen Loch verriegelt. Der Marknagel wurde sowohl in
komprimierter Form, als auch statisch verankert, geprift. Bei Test im komprimierten Zustand
wurde eine Kompressionsschraube in das proximale Gewinde eingebracht, und mit 2 Nm
angezogen. Bei der Testung im statischen Zustand wurde der Nagel im proximalen Bereich
mit einer 5 x 55 mm Schraube zusétzlich in der Tibia verriegelt. Die Kontrolle der

Implantatposition erfolgte durch Rontgenaufnanmen in zwei Ebenen (vgl. Abb. 16).

3.1.3.2 Biomet-Merck-Marknagel

Als Maglichkeit zur retrograden Arthrodese wurde ein extern komprimierbarer Marknagel der
Firma Biomet-Merck (Biomet Deutschland GmbH, Berlin) mit der Lange 180 mm und dem
Durchmesser 11 mm untersucht. Die Verankerung in der Tibia erfolgte mit zwei 5 x 35 mm
Gewindeschrauben. Als distale Verankerungsschrauben wurden in den Talus eine 5 x 45 mm
Gewindeschraube und in den Calcaneus eine 5 x 35 mm Gewindeschraube [ML] sowie eine
5 x 75 mm Gewindeschraube [AP] eingebracht (vgl. Abb. 13).

Tibiale Verriegelungsschrauben

Marknagel

DistaleVerriegelungsschrauben

Abbildung 17: Biomet-Merck-Marknagel- Links dargestellt: Schraubenverriegelungsprinzip des Biomet-
Merck-Nagels. Der Nagel wird mit 2 Schrauben in der Tibia verankert, eine Schraube wird im Talus verankert,
und 2 gekreuzte Schrauben fixieren den Calcaneus. Rechts: Kontrolle der korrekten Implantatlage und
Schraubenldngen durch Réntgenaufnahme.
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Der Nagel verfligt tber die Mdglichkeit zur Kompression, welche wéhrend der Implantation
uber eine extern angekoppelte Vorrichtung eingeleitet werden kann. Zuerst wurden dazu die
proximalen Locher des Nagels in der Tibia belegt. AnschlieRend wurde vor der Belegung der
distalen Locher in Talus und Calcaneus das Sprunggelenk mittels einer am Nagel
angebrachten Schraubverrichtung spielfrei gegen die Tibia komprimiert. AnschlieRend
erfolgte die Implantation der Verriegelungsschrauben in Talus und Calcaneus. Der retrograde

Nagel wurde in komprimierten und unkomprimierten Zustand getestet.

3.1.3.3 T2-Femurnagel retrograd
Als weitere Moglichkeit zur retrograd durchgefiihrten Arthrodese wurde ein T2-Femurnagel
der Firma Stryker Trauma GmbH mit den Abmessungen 180 x 11 mm verwendet.

Kompressionsschraube

Langloch

Talus

Calcaneus

Abbildung 18: Stryker Femurnagel retrograd. Links dargestellt die Operationstechnik mit retrograd
eingebrachtem Femurnagel. Der Nagel wird mit zwei Schrauben in der Tibia verankert. Eine Schraube wird im
Talus verankert, und der Talus kann mittels der eingebrachten Schaftschraube an die Tibia komprimiert werden.
Der Calcaneus wird mit einer Schraube verankert.

Rechts: Die Rontgenaufhahme zeigt die korrekte Implantatlage nach Vorgabe der Operationstechnik. Es ist im
Langloch genug Kompressionsweg vorhanden.

Die Verankerung in der Tibia erfolgte mit zwei 5 x 35 mm Vollgewindeschrauben. Im
distalen Bereich wurde der Nagel mit einer 5 x 35 mm Schaftschraube im Talus [ML], und
einer 5 x 35 mm Gewindeschraube im Calcaneus [ML] verankert. Der Nagel verfugt Gber die
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Madglichkeit zur Kompression des Arthrodesespaltes zwischen Talus und Tibia. Die
Kompressionsschraube wurde mit 2 Nm festgezogen. AnschlieBend wurde der Nagel mit
einer Abschlusskappe versehen. Die Implantatlage wurde durch Rdéntgenaufnahmen in zweli

Ebenen kontrolliert.

3.1.3.4 Eigene Prototypen
Zur retrograden Arthrodese des Sprunggelenks wurden zwei Prototypen von intramedulléren

Né&geln entwickelt, die gegentber etablierten Implantaten folgende Vorteile aufweisen sollten:

e Erhohte mechanische Stabilitat des Implantats

Kompressionsmoglichkeit durch integrierten Kompressionsmechanismus

Erleichte Insertion des Implanats durch Talus und Tibia

Verriegelungsmdglichkeit in Tibia, Talus und Kalkaneus

Kaniliertes Implantat zur Einbringung uber Kirschner-Draht

Aus den obig angefuhrten Anforderungen resultierten zwei Prototypen, die sich im
Wesentlichen durch die Ausfiihrung des Kompressionsmechanismus™ unterschieden. Als
Durchmesser des Nagels wurde im Hinblick auf die anatomischen Gegebenheiten bei
maximaler Stabilitdt 11 mm definiert. Als zusatzliche Festigungssteigerung sowie zur
verbesserten Explantation erfolgte im Anschluss an die mechanische Bearbeitung eine
Anodosierung der Oberflache. Zur Erleichteten Implantation in die anatomisch komplexe
Situation des Sprunggelenks erhielt der Nagel im Bereich zwischen Kalkaneus und Talus
einen Knick von 4°. Die Ausfiihrung des Implantats erfolgte kandliert, des Weiteren wurde im
distalen bereich des Implantats ein Gewinde zur Einbringung einer oder zweier interner
Kompressionsschrauben eingebracht. Der mdogliche Vorteil einer erhdhten mechanischen
Stabilitat durch einen doppelten Kompressionsmechanismus, welcher Talus und Kalkaneus
einzeln komprimiert, sollte gegen einen einfachen Kompressionsmechanismus, welcher
Kalkaneus und Talus zusammen komprimiert anhand der zwei Prototypen in geeigneten

Untersuchungen ermittelt werden.
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Die zwei Prototypen werden im Folgenden beschrieben:
Einfach komprimierbarer retrograder Prototyp

Zur retrograden Arthrodese wurde ein Prototyp eines intramedulldren Nagels mit den
Abmessungen 180 x 11 mm getestet. Der Nagel wurde aus TiAlI6V4 Legierung gefertigt, und
anschlieRend anodisiert (vgl. Abb. 19).

1
Tibiale

2 Verriegelungsschrauben

Marknagel

Talus

3 .
4 | Calcaneus
6 Kompressionsschraube

Abbildung 19: Prototyp retrograd einfach komprimierbar. Links Aufbau des einfach komprimierbaren
Prototypen mit dynamischen Verriegelungsloch 1, statischen Verriegelungsloch 2, zur Verriegelung in der Tibia.
Zur Verriegelung im Talus steht das statische Loch 3 zur Verfligung. Der Calcaneus kann entweder statisch tber
Loch 4 verriegelt werden, oder im dynamischen, komprimierbaren Loch 5. Das Nagelende wird mit der
Abdeckkappe 6 verschlossen. In der Mitte gezeigte bevorzugte Implantationsanordnung, rechts korrekte
Implantatlage im Prifmodell.

Dieser Nagel verfugt im distalen Bereich Uber eine Biegung im Winkel von 4°, um eine
erleichterte Insertion des Implantats durch das untere Sprunggelenk zu bewerkstelligen. Des
Weiteren besteht die Maglichkeit, die Osteosyntheseflache zu komprimieren. Hierzu wird
eine in einem Langloch eingebrachte Schaftschraube mittels einer internen
Kompressionsschraube verschoben. Die Kompression wird tber die im Calcaneus befindliche
Verriegelungsschraube in die folgenden Gelenkspalte eingeleitet. Der Prototyp wurde in der
Tibia mit zwei 5 x 35 mm Gewindeschrauben verankert. Als distale Schraube im Talus wurde

eine 5 x 45 mm Schaftschraube verwendet. Im Calcaneus erfolgte die Befestigung des
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Implantates mit einer 5 x 80 mm Schaftschraube. Die Kompression wurde durch festziehen
der Kompressionsschraube mit 2 Nm eingeleitet. Die Kontrolle der Implantatlage erfolgte
durch Réntgenaufnahmen in zwei Ebenen. Bei der Instrumentierung der Arthrodese wurden
zuerst die Schrauben in der Tibia belegt. Anschlielend wurde die dynamische Schraube im
Calcaneus belegt und der Arthrodesespalt komprimiert. Zuletzt erfolgte die Belegung des

statischen Lochs im Talus.
Doppelt komprimierbarer retrograder Prototyp

Zur Arthrodese des USG und OSG wurde auch ein doppelt komprimierbarer Prototyp eines
retrograden Marknagels gepruft. Der Nagel wurde aus TiAI6V4 Legierung gefertigt, und
anschlieRend anodisiert.

N

Abbildung20: Doppelt komprimierbarer Prototyp, mit dynamischen Loch (1) und statischem Loch (2) zur
Verriegelung in der Tibia, dynamisch komprimierbares Loch (3) zur Verriegelung im Talus, statisches Loch (4)
zur Verriegelung im Calcaneus, dynamisch komprimierbares Loch (5) Zur Verriegelung im Calcaneus. Die
Kompression im dynamischen Loch (3) kann durch die Schraube (6) ausgeiibt werden. Die Kompression im
Loch (5) durch die Schraube (7). Links dargestellt das bevorzugte Implantationsprinzip.

Auch dieser besitzt wie der erste Prototyp eine 4°-Biegung im distalen Bereich. Mittels des
eingebrachten Kompressionsmechanismus” lassen sich die Arthrodeseflachen in USG und
OSG komprimieren. Der Nagel wurde in der Tibia mit zwei 5 x 35 mm Gewindeschrauben

verankert. Im Talus wurde der Nagel mit einer 5 x 45 mm Schaftschraube in medial-lateraler
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Richtung verankert. Im Calcaneus wurde der Nagel mit einer 5 x 80 mm Schaftschraube
verankert. Die Kompression erfolgte mittels zweier Kompressionsschrauben, welche mit zwei
Nm festgezogen wurden. Die Lage des Implantates wurde durch Réntgenaufnahmen in zwei
Ebenen kontrolliert. Der Prototyp wurde im komprimierten sowie im unkomprimierten
Zustand getestet. Bei der Instrumentation der Arthrodese wurden zuerst die proximalen
Locher in der Tibia belegt, anschlieBend das dynamische Loch im Talus. Dann wurde der
Talus gegen die Tibia komprimiert. Zuletzt wurde das distale dynamische Loch im Calcaneus

belegt und der Calcaneus gegen den Talus komprimiert.

3.1.3.6 Asnis-Schraubentechnik

Hierbei handelt es sich um eine Parallelschraubentechnik in Anlehnung an die Medizinische
Hochschule Hannover (MHH), Prof. Zwipp. Verwendet wurden drei kanulierte
Asnisschrauben der Firma Stryker Trauma GmbH mit dem Durchmesser 6,5 mm und den
Langen 85 mm (2x) sowie 100 mm (1x). Die Schrauben wurden mit einem Anzugsmoment
von 3 Nm beaufschlagt. Die Kontrolle der Schraubenlage erfolgte durch Réntgenaufnahmen
in 2 Ebenen. Die Lage der Schrauben ist in der folgenden Abbildung aufgefiihrt. Es wurden
zuerst die beiden parallelen Schrauben von proximal nach distal eingebracht, anschlieBend die
retrograde  Schraube.  Operationstechnik, Implantate sowie die durchgefuhrten

Rdntgenaufnahmen kénnen der Abbildung 21 entnommen werden.

Talus

U ' Calcaneus

Abbildung 21: Schraubentechnik zur Arthrodese des Sprunggenlenks. Links: Darstellung der
Schraubenlage zur Arthrodese des Sprunggelenkes nach MHH in seitlicher Ansicht (mod. nach Zwipp [83]). Die
Réntgenaufnahme (rechts dargestellt) zeigt die korrekte Schraubenlage im instrumentierten Prifmodell.
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3.1.4 Analyse der Kontaktflache im oberen Sprunggelenk mit Druckmessfolien

Zur Analyse der entstehenden Kontaktflache bei der Fusion von Talus und Tibia wurden in
Anlehnung an die Untersuchungen von Ogilvie et al. [57] wahrend der Endmontage der
Arthrodese Druckmessfolien der Firma Fuji (Super-Low, Fuji Deutschland, Dusseldorf) in
den Gelenkspalt eingebracht. Die Druckbelastung im Spalt erzeugte eine Verfarbung der
Folie. Bei Implantaten zur intramedulldren Fusion wurden die Folien vorab mit einem Loch
im Durchmesser des Implantates versehen. Die Kompressionsschrauben der verwendeten
komprimierbaren Marknégel wurden mit 2 Nm mittels kalibrierten Drehmomentschlissels
(Torqueleader Quickset, MHH Engineering, Branley, UK) angezogen. Die verwendeten
Asnis-Schrauben (D: 6,5 mm) wurden mit einem Drehmoment von 3 Nm angezogen. Der
verwendete Fixateur externe wurde handfest komprimiert. Nach Entfernung der
Druckmessfolien erfolgte eine digitale Bildanalyse, in der die verfarbte Kontaktflache mit der
Gesamtflache des resezierten Talus verglichen wurde. Eine quantitative Aussage Uber die
Hohe der Kompression wurde aufgrund der mangelnden Sensitivitat der Messmethode nicht
getétigt. Die Flachen der Implantate wurden der Kontaktflache zugerechnet.

3.1.5 Mechanische Untersuchung

Zur Einleitung der geforderten Belastungen in das Arthrodesesystem wurde eine
Universalprifmaschine (Typ Zwicki 1120.28, Zwick GmbH, Ulm, Kraftsensor 2 kN, AST
GmbH Dresden) verwendet. Das wéhrend der Belastung entstehende Kraft-Weg-Signal wurde
mittels integrierter Software (Testexpert V. 8.1.1, Zwick Gmbh, Ulm, Deutschland)
aufgezeichnet. Um die Arthrodese mit Priifmomenten in verschiedenen Bewegungsrichtungen

beaufschlagen zu kénnen, wurde eine spezielle Vorrichtung entwickelt (vgl. Abb. 22).
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1: Universalprifmaschine

2: Vorrichtung zur Aufnahme der Tibia
3: Tibiahalterung

4: Taluseingussform

5: Hebelarm

6: Gelenkstange

Abbildung 22: Schematischer Aufbau der Prifvorrichtung bestehend aus Universalprifmaschine,
Adapterhalterung und instrumentiertem Knochenmodell.

Hierzu wurde aus einem Baukastensystem des Herstellers Item (Item Bayern GmbH,
Vohburg, Deutschland) eine variable Mdoglichkeit zur Adaption der Tibia an die
Universalprifmaschine konstruiert. Diese Vorrichtung erlaubt es, die Tibia reproduzierbar
einzuspannen, und Momente in das zu prifende System einzuleiten. Mittels einer gelenkig
gelagerten Adapterstange wurde die Universalprifmaschine an diese Vorrichtung gekoppelt
(vgl. Abb. 23).

Talushalterung Gelenkstange

Tibiahalterun
9 Universalpriifmaschine

Abbildung 23: Prifaufbau zur Untersuchung der mechanischen Primérstabilitat der instrumentierten
Knochenmodelle mit einer in eine Universalpriifmaschine eingebrachten Vorrichtung

Links: Anordnung der Priifvorrichtung in Varus/Valgus Belastung.

Rechts: Anordnung in Rotationsbelastung.
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In Anlehnung an die Literatur [5, 25] wurde eine freie distale Tibialange von 100 mm
gewdhlt. Als Spannvorrichtung wurde eine speziell angefertigte teilbare Kunstharz-
Duraluminium-Verbundform verwendet, die eine definierte Einspannung der Tibia in AP-
Richtung gewdhrleistete Die Spannvorrichtung wurde mittels vier M8 x 100 Schrauben mit
der Grundplatte der Prifvorrichtung verbunden. Die Anzahl der jeweils identisch zu
instrumentierenden Knochenmodelle wurde auf n= 3 festgelegt, um eine statistische
Untersuchung der Ergebnisse zu ermdglichen. Als zu testende Bewegungsrichtungen wurden
festgelegt: Dorsalextension/Plantarflexion; Varus/Valgus; sowie Innenrotation/AuRenrotation
(vgl. Abb. 24).

Plantarflexion

r :
%‘Dorsalemenmon

Innenrotation

Auﬁenrotation/'

Valgus

Abbildung 24: Bewegungsrichtungen am Ful3. Bezeichnung der fiir die mechanische Prufung festgelegten
Bewegungsrichtungen am Fu. Eingezeichnet sind die drei mdglichen Bewegungsachsen, um die die
Prifmomente aufgebracht werden.

Als maximales Drehnmoment im Arthrodesespalt wurde fur alle Bewegungsrichtungen 5 Nm
festgelegt. Die Winkelgeschwindigkeit des einzubringenden Drehmomentes wurde mit 1°/ sec
festgelegt. Als Zyklus wurde eine vollstdndige Hin- und Ruckbewegung mit zweimaligem
Nulldurchgang festgelegt. Somit konnten mit drei Umbauten die Bewegungsrichtungen
Dorsalextension/Plantarflexion, Varus/Valgus-Belastung sowie AuRenrotation/Innenrotation
erfasst werden. Es resultierten ein positiver Maximalwert (Dorsalextension, Varus,
AuRenrotation) und ein negativer Maximalwert (Plantarflexion, Valgus, Innenrotation) der
Auslenkung des Arthrodesespalts bei 5 Nm Belastung. Als Zyklenzahl pro
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Belastungsrichtung wurden 20 Zyklen festgelegt. Die Zyklenreihenfolge wurde

folgendermalien festgelegt:

e Dorsalextension/Plantarflexion

e Varus/Valgus

e Aulenrotation /Innenrotation

Die Prifung des instrumentierten Knochenmodells wurde unmittelbar nach der Fertigstellung

der Operation und dem Aushdrten der Vergussmasse vorgenommen, um Setzungseffekte, die

bei komprimierten Verfahren zu erwarten sind auszuschlieBen. Die Auswertung der wéhrend

der Belastungszyklen ermittelten Hysteresekurven der Drehmoment-Winkelverlaufe wurde in

Anlehnung zu Untersuchungen an der Wirbelséule von Wilke et al. [81] vorgenommen (Vgl.

Abb.25). Ausgewertet wurde je Einzelzyklus die Range of Motion [ROM] (maximale

Winkeladnderung bei 5 Nm Belastung) sowie die neutrale Zone [NZ] (maximal mogliche

Winkelanderung bei Nullmoment).
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Abbildung 25: Hysteresekurve, als Grundlage zur Bestimmung der mechanischen Primarsteifigkeit der
operierten Knochenmodelle. Dargestellt ist die Bestimmung der neutralen Zone (NZ), und der Range of Motion
(ROM), abhéngig von Winkel und Drehmoment (mod. nach Wilke [81]).
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3.1.6 Statistische Untersuchung der Ergebnisse

Die ermittelten Werte der NZ und ROM wurden anschlieBend statistisch untersucht. Die
Normalverteilung wurde mittels Kolmogorov-Smirnov-Test und Shapiro-Wilk-Test
untersucht. Die Paarvergleiche auf Signifikanz erfolgten unter Verwendung des Mann-
Whitney Testes und des Wilcoxon Testes. Die statistischen Untersuchungen erfolgten mit der
Software SPSS V14.0, (SPSS Inc., Chicago, USA). Als Signifikanzniveau wurde p < 0,05
festgelegt.

3.1.7 Kontrollmessungen Eigensteifigkeit und Setzverhalten

Zur Bestimmung der Eigensteifigkeit des Prifaufbaus wurde ein in Epoxidharz (Ureol, Fa.
Gossl&Pfaff Gmbh, Karlskron., Deutschland) fixiertes Stahlrohr in die Vorrichtung gespannt
und analog zur Prufung der Knochenmodelle belastet. Um das Setzverhalten des gewéhlten
Knochenmodells zu untersuchen wurde ein Dauerversuch mit einer durch Schrauben (Technik
I, nach Kitaoka) versorgten Arthrodese durchgefiihrt. Das System wurde hierfir mit 100
Zyklen in Dorsalextension/Plantarflexion bis zu jeweils 5 Nm belastet.

3.1.8 Messungen zum postoperativen Kompressionsverlauf

3.1.8.1 Implantate

Aufgrund der hohen Primarsteifigkeit der mit der Kompressionsmarknégeln versorgten
Knochenmodellen in den durchgefiihrten mechanischen Untersuchungen zur Primarstabilitét
wurden weitere Untersuchungen zur Erfassung des postoperativen Kompressionsverlaufs auf
dem Markt etablierter Implantate durchgefiihrt. Die Bestimmung des postoperativen Verlaufs
der Kompression im Arthodesespalt erfolgte anhand zweier ausgewahlter retrograder
intramedullarer Implantate mit unterschiedlichen Kompressionsmechanismen. Es wurde ein
System mit internem Kompressionsmechanismus mittels eingebrachtem Langloch und in
Nagelachse befindlicher Kompressionsschraube (T2-Femurnagel, Fa. Stryker Trauma, (vgl.
Abb. 26) untersucht.
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VLT T LTS

Abbildung 26: Interner Kompressionsmechanismus. Abgebildet ist ein Implantat (T2-Femurnagel) mit

internem Kompressionsmechanismus durch Schaftschraube. Die Kompression wird durch Verschiebung der
Verriegelungsschraube im Langloch erzeugt.

Alternativ wurde ein System mit externem Kompressionsmechanismus (Biomet-Ankle
Arthrodesis-Nail), bei welchem die Kompression wéhrend der Operation Uber einen externen
Zielblgel erzeugt wird (vgl. Abb. 27) auf den postoperativen Verlauf der eingebrachten
Kompression hin untersucht. Die verwendeten Implantat- und Schraubengeometrien sowie die

Operationstechnik erfolgten analog zu den Untersuchungen der Primarsteifigkeit.

Schraubmuffe

-

Abbildung 27: Externer Kompressionsmechanismus. Biomet-Arthrodesenagel mit  montiertem
Ziel/Kompressionsgerdt, Uber welches die Kompression anhand der Schraubmuffe eingeleitet werden kann.

3.1.8.2 Messtechnik

Beide Implantate wurden mit DMS (HBM, Dortmund, Deutschland) in Vollbriickenschaltung
als Zugstab instrumentiert (vgl. Abb. 28). Die Verwendung der Vollbriicke garantiert eine
vollstdndige Kompensation von parasitdren Biegebelastungen und Kriecheffekten. Des

Weiteren ist eine Temperaturkompensation der Schaltung gegeben [33].

37



Material und Methode

DMS um 180° versetzt zur
Kompensation der Biegungsbelastung

Abbildung 28: Mit Dehnmessstreifen instrumentierte Implantate. In der vergréfRerten Ansicht ist eine der
beiden auf das Implantat aufgebrachten Halbbricken zu erkennen. Die Versetzung der Mdander um 90°
erleichtert die Kompensation von Biegungs- und Torsionseffekten.

Die Speisung und Verstarkung der Messbriicke erfolgte unter Verwendung eines
Universalmessverstarkers (Modulverstarker Typ 9243, Burster GmbH, Gernsbach,
Deutschland). Die Datenaufzeichnung erfolgte mittels Labview 7.1 (National Instruments,
Minchen, Deutschland). Im Anschluss an den Aufbau der kompletten Messkette erfolgte die
Kalibration der instrumentierten Implantate unter Verwendung einer Universalpriifmaschine
(Zwicki 1120.28 Ser.Nr. 123904/94, Zwick GmbH, Ulm, Kraftsensor 2 kN, Ser.Nr.: 03-4810,
AST GmbH Dresden, vgl. Abb. 53). Jede Kalibration wurde dreimal durchgefiihrt.
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Implantat

Messverstarker

Abbildung 29: Kalibration des Implantats auf Zugbelastung mit Universalprifmaschine. Abgebildet ist
das Implantat in einer Belastungsvorrichtung, Kabelinterface und Universalmessverstérker.

3.1.8.3 Implantation und Knochenmodell

Die Implantate wurden einerseits in je n = 3 identische wie schon zur Detektion der
Primarsteifigkeit verwendete Knochenmodelle implantiert. Zusatzlich erfolgte die
Implantation in zwei gepaarte, post mortem frisch gefrorene Kadaver (Spender 1: ménnl. 48
J.; Spender 2: mannl. 76 J.). Die Kompression wurde wéhrend der Operation bei jedem
Versuch auf 2300 N Zugkraft auf das Implantat eingestellt, was den Herstellerangaben zum
anzustrebenden Anzugsmoment entspricht. Der Verlauf der entstehenden Kompression wurde
wahrend der Implantation sowie die ersten 24 Stunden postoperativ kontinuierlich
aufgezeichnet. Die Kadaverknochen wurden wéhrend der gesamten Untersuchungsdauer in
feuchtem isotonischem Milieu (Tena Krankenunterlage blau, (SCA Hygieneproducts GmbH,
Mannheim, Deutschland) getréankt mit isotonischer Ringer-Ldsung (Ringer Losung DAB, B.
Braun, Melsungen, Deutschland)) bei Raumtemperatur gelagert.
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3.2 Numerische Untersuchungen zur Arthrodese mit dem
Kompressionsmarknagel

3.2.1 Simulation des Spannungsabfalls innerhalb der ersten 24 h nach
Implantation

Obwohl das Prinzip der Kompressionsmarknagelung seit nun mehr als 10 Jahren klinisch
etabliert ist, fehlt es an Erklarungshypothesen flr das postoperative Verhalten des Knochen-
Implantatverbundes, welche die Uberlegenheit der Operationsmethode gegeniiber anderen
lediglich stabilisierenden Verfahren darstellen konnen. Im Folgenden wird auf Grundlage der
im Experiment ermittelten Erkenntnisse ein FE-Modell fur den Fall einer retrograden
Kompressionsmarknagelung am OSG dargestellt, und eine Hypothese fur das
Funktionsprinzip erstellt. Da die Zielsetzung der Untersuchung die Entwicklung einer
generellen Hypothese zur Erklarung des technisch-biologischen Funktionsprinzips der
Kompressionsmarknagelung war, erfolgte die Darstellung des Berechnungsmodells stark
vereinfacht. Unter Verwendung eines CAD-Programms (Rhinoceros 4.0, Mc Neal Europe,
Barcelona Spanien) wurde ein Substitutionsmodell des oberen Sprunggelenks erstellt, was fir
zukunftige Abschdtzungen die Verwendung von biomechanischen Kunststoffknochen
limitieren soll. Als Substitution wurde ein isotroper Kunststoff (HD-PE) gewéhlt. Um eine
effiziente Berechnung gewahrleisten zu kdénnen, wurde das Modell rotationssymetrisch unter
Verwendung zweier zylindrischer Korper mit einem Durchmesser von 40 mm gewahlt, was
der durchschnittlichen tibiotalaren Kontaktflache nach gezielter Resektion des Talusdomes
entspricht. Die distale, verschieblich im Nagel gelagerte, den Talus durchdringende
Kompressionsschraube, sowie die proximale, die  Tibia  durchdringende

Verankerungsschraube wurden als Bolzen (TiAL6V4) dargestellt.
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Abbildung 30: Cad Modell der Knochen mit Implantat

Links: 3D- Cad Modell der Kompressionsarthrodese.

Mitte: Vernetztes Modell von Tibia und Talus. Im Bereich der den Talus durchdringenden Schraube ist das
Polygonnetz feiner ausgestaltet.

Rechts: Detailansicht des Talus/Tibiateils des vernetzen Modells als Viertelansicht mit Talusschraubenloch.

AnschlieBend wurde das Modell unter Verwendung der Software Marc2007 mit einem fur die
FEM Analyse erforderlichen Polygonnetz versehen. In den Bereichen der Schraubenldcher
wurden die Elemente des Netzes feiner ausgestaltet. Aufgrund der zweifachen Symetrie
konnte das Modell in der anschlieRenden Berechnung als Viertelmodell bzw. als Halbmodell
dargestellt werden. Die Verhéltnisse der Steifigkeiten des Implantats (Titan; E-Modul:
110.000 N/mm?) und des Knochensubstitutionswerkstoffs (PEHD; E: 1000 N/mm?) zu
einander ermdglichen, den Nagel im Modell als Rigid Body zu betrachten, daher ist dieser
nicht dargestellt. Um den mechanischen Sachverhalt, welcher dem osteoinduktiven Effekt der
Kompressionsmarknagelung zu Grunde liegt, weiter untersuchen zu kénnen, wurde analog zu
den durchgefiihrten Experimenten als erstes der unmittelbare postoperative Verlauf ohne
externe Belastungen innerhalb der ersten 24 Stunden dargestellt. Von besonderem Interesse
war hierbei der Verlauf der Relaxation der eingebrachten Kompression. Hierzu wurde ein

Viertelmodell des oben angefuhrten Substitutionskonstrukts zur Berechnung verwendet.
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Zur Darstellung des viskoelastischen und des Relaxationsverhaltens von Materialien unter
konstanter Last haben sich Feder Dampfer Modelle etabliert, bei denen zu Beginn der
Untersuchung eine konstante Deformation eingeleitet wird. Hierzu wird vor allem das
Maxwell-Modell bzw. das Kelvin-Voigt-Modell bzw. deren Kombinationen (Burgers-Modell
etc.) verwendet. Das Kelvin-Voigt-Modell eignet sich auch fir mehrachsige
Spannungszusténde, ist aber im Hinblick auf die Darstellung zeitunabhéngiger Dehnungen
limitiert. Aufgrund des in diesem Modell gewéhlten Lastfalls kann das Maxwell-Modell als
theoretische Grundlage zur Berechnung des viskoelastischen Materialverhaltens bzw. der
eintretenden Relaxation verwendet werden. Das Maxwell-Modell ist im Hinblick auf
zeitabhdngige Materialerholung und abnehmende Dehngeschwindigkeiten deutlich limitiert,
da aber bei der angestrebten Untersuchung eine Betrachtung der Relaxationsvorgange im
Vordergrund steht, und den Retardationsvorgange eine untergeordnete Rolle gegeben wird,
sowie lediglich der Verlauf der ersten 24 Stunden von besonderem Interesse ist, wird die in
der FE-Software verwendete Implementierung des Maxwell-Modells zur Darstellung des
Relaxationsverhaltens verwendet. Dieser Ansatz wird von mehreren Autoren als praktikabel
betrachtet [9, 10, 39, 49, 69] Als mathematische GesetzméaRigkeit des Maxwell-Modells kann

folgende Gleichung angewendet werden:
&E=a0+ fo

Im eindimensionalen Fall ergibt sich hier:

1
oa=—
E
1
p==
n

Dieses mathematische Modell kann durch die Hintereinanderschaltung einer Feder und eines

Dé&mpfers dargestellt werden, die Integration der Gleichung liefert dann:

_9 . (9
&= +Iﬂdt
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Abbildung 31: Modell eines Maxwell-Kérpers, Feder und Dampfer sind hinter einander angeordnet.

Die Reaktionen des Modells auf Applikation einer Konstanten Dehnung bzw. Spannung sind

in Abbildung 32 wiedergegeben.
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Abbildung 32: Reaktionen des Maxwell Modells auf auf3ere Lasten

Die Verwendung des Maxwell-Modells fiir die angestrebte Untersuchung bei Verwendung
isotroper Materialien fuhrt zu folgendem Ansatz:

. n
&, = Aot it A= 1e-10; n=14 [49]

Als Initiale Kompression wurde eine infinitesimale Verschiebung der Kompressionsschraube
nach proximal gewéhlt, was zu einer resultierenden Zugspannung im Nagel von 1,914 MPA
fuhrt, was einer Initialen Kompressionskraft von 2245 N entspricht. Dieser Wert wurde bei
den nach Herstellervorgaben implantierten mit Sensorik instrumentierten Marknégeln
gemessen. Anschlielend wurde das Modell in einem Zeitraum von 24 Stunden in

Inkrementen von je 1 s. berechnet.
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3.2.2 Analyse postoperativer Belastungssituationen mit Hilfe der FE-Methode

Im Anschluss an die Simulation der unmittelbaren postoperativen Situation wurden einige
ausgewahlte Belastungssituationen wahrend des normalen Gangs nachgestellt. Die
Bewegungssituation des Sprunggelenkes ist auRRerst komplex und die meisten Modelle greifen
zu vereinfachten Funktionsprinzipien. Zur Ermittlung der Belastungssituationen am
Sprunggelenk koénnen im wesentlichen Daten aus den in Ganganalyselaboren ermittelten
Bodenreaktionskraften wéhrend des Gangzykluses herangezogen werden [40, 41, 42, 43, 44,
47, 61]. Hierbei treten externe Momente in Hohe von bis zu 140 Nm (Patientengewicht 80 kg)
auf, die aber aufgrund der antagonistisch wirkenden Muskeln im Korper grofiteils

kompensiert werden.

150.0
g 100.0 4
E, ;
= 50.04 5 Extens_lon / Flex!on
5 Inversion/ Eversion
e = .
o Rotation
= 0.0
=
p
A -50.0 T T T T T T T T T T T T T T T T T T T
0.0 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0

Zeit [sec]

Abbildung 33: Typischer Verlauf externer Momente am Full wahrend des Gangzyklus (mod. nach v.
Oldenburg [79]). Die Hauptbelastung resultiert in einem Extension-Flexionsmoment, gefolgt von
Inversion/Eversion. Die Rotationsmomente sind bei normaler Belastung am geringsten.

Ferner werden in der Literatur zur Berechnung ausgewéhlter Problemstellungen am oberen
Sprunggelenk  Daten aus  Vorhergegangenen  experimentellen  biomechanischen
Untersuchungen herangezogen. In vergleichenden FEM-Untersuchungen zur Primarstabilitét
der Arthrodese des oberen Sprunggelenks ziehen Vasquez et al. [3, 78] als
Belastungssituation die Daten von Thoradson, Pommer etc. heran, an denen sich auch schon
die vorhergegangenen Experimente orientiert haben. Zur FDA-Testung von Implantaten zur
Arthrodese des Sprunggelenks hat sich das experimentelle Vorgehen nach v. Oldenburg et al.
[79] etabliert. Hierbei wird auf Grundlage von Ganglabordaten eine kritische

Belastungssituation wahrend des normalen Ganges mit wesentlichen Gelenkmomenten im
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Verhaltnis Flexionsmoment/VVarusmoment von 5:1 angewandt. Rotatorische Belastungen um
die Nagelachse werden im Allgemeinen beim Auftreten von Alltagsbewegungen als zu
vernachldssigend angesehen. Um den Effekt der eingebrachten Kompression auf den Verlauf
der Hauptspannungen im Spaltbereich der Osteosynthese ndher untersuchen zu kdnnen, ist
vor allem der Vergleich eines stark komprimierten Nagels, eines maiig komprimierten Nagels
im Vergleich zu einem lediglich statisch verriegelten (unkomprimierten) Nagel von
besonderem Interesse. Unter Berticksichtigung der Kompressionsarthrodese und den in der
Literatur angefuhrten Kréaften und Momenten ergibt sich hieraus folgender Modellansatz fir

ausgewahlte kritische Lastfélle:

Lastfall Extension/Flexion

Im Lastfall Extension/Flexion wurden in das Modell zwei Kréfte mit variablen Hohen
eingeleitet. Eine resultierende exzentrisch ansetzende Gelenkkraft Fs, die am frontalen Ende
des Talusmodells eingeleitet wurde, und eine im Nagel-Knochenkonstrukt verbliebene
Kompressionskraft Fyomp, Welche Gber die Talusschraube in das Modell eingeleitet wurde
(Vgl. Abb.34).

i

Marknagel

Talus

Fres

Abbildung 34: Abstrahierter Lastfall Extension/Flexion, die Tibia wird proximal als fest eingespannt
betrachtet, es wirken die beiden Krafte Fxomp (komprimiert Tibia und Talus) sowie Fres (Kraftresultierende) im
Abstand a zueinander auf das System.

Als Belastungssituationen wurden ausgewahlt: Stark komprimierter Nagel mit hohem

Gelenkmoment, entsprechend einer normalen Belastung (Lastfall 1); maRig komprimierter
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Nagel mit hohem Gelenkmoment (Lastfall 2); lediglich statisch verriegelter Nagel mit hohem
Gelenkmoment (Lastfall 3); stark komprimierter Nagel mit niedrigem Gelenkmoment, einer
Teilbelastung entsprechend (Lastfall 4), maRig komprimierter Nagel mit niedrigem
Gelenkmoment (Lastfall 5), lediglich statisch verriegelter Nagel mit niedrigem
Gelenkmoment (Lastfall 6). Die Zusammenfassung der Belastungssituationen ist in Tabelle 1

wiedergegeben.

Tabelle 1: Zusammenfassung der Belastungssituation im Lastfall Extension/Flexion. Dargestellt sind die
Lastfallnummer, die Kompressionskraft (F komp), die exzentrisch resultierende Gelenkkraft (F res), sowie der

Abstand der beiden Kraftvektoren (a).

Lastfall No. F komp [N] F res [N] a [mm]
1 1400 1000 20
2 500 1000 20
3 0 1000 20
4 1400 250 20
5 500 250 20
6 0 250 20

Lastfall VVarus/Valqus

Im Lastfall Varus/Valgus wurden in das Modell zwei Krafte mit variablen Hohen eingeleitet.
Eine resultierende exzentrisch ansetzende Gelenkkraft F., die am medialen Ende des
Talusmodells eingeleitet wurde, und eine im Nagel-Knochenkonstrukt verbliebene
Kompressionskraft Fiomp, Welche Uber die Talusschraube in das Modell eingeleitet wurde
(Vgl. Abb. 35). Als Belastungssituationen wurden ausgewahlt: Stark komprimierter Nagel mit
hohem Gelenkmoment, entsprechend einer normalen Belastung (Lastfall 1); méaRig
komprimierter Nagel mit hohem Gelenkmoment (Lastfall 2); lediglich statisch verriegelter
Nagel mit hohem Gelenkmoment (Lastfall 3); stark komprimierter Nagel mit niedrigem
Gelenkmoment, einer Teilbelastung entsprechend (Lastfall 4), maRig komprimierter Nagel
mit niedrigem Gelenkmoment (Lastfall 5), lediglich statisch verriegelter Nagel mit niedrigem
Gelenkmoment (Lastfall 6). Die Zusammenfassung der Lastfélle ist in Tabelle 2

wiedergegeben.
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i

Fres

Fkomp

Abbildung 35: Abstrahierter Lastfall Varus/Valgus. Die Tibia wird proximal als fest eingespannt betrachtet.
Es wirken die beiden Kréfte Fyomp (komprimiert Tibia und Talus) sowie Frs (Kraftresultierende) im Abstand a

zueinander auf das System ein.

Tabelle 2: Zusammenfassung der Belastungssituation im Lastfall Varus/Valgus. Dargestellt sind die

Lastfallnummer, die Kompressionskraft (F komp), die exzentrisch resultierende Gelenkkraft (F res), sowie der

Abstand der beiden Kraftvektoren (a).

Lastfall No. F komp [N] F res [N] a [mm]
1 1400 250 20
2 500 250 20
3 0 250 20
4 1400 100 20
5 500 100 20
6 0 100 20

47



Material und Methode

Modelladaption

Zur weiterfuhrenden Berechnung wurde das FE-Modell auf ein Halbmodell erweitert, die
verbleibende Resultierende Kraft Frs auf 4 Knoten eingeleitet, die proximale sich in der Tibia
befindende Schraube komplett fixiert, die Kontaktflachen zwischen Talus und Tibia mit
einem Coulomb Reibungsmodell mit einem Reibwert von 0,3 [64] versehen. Der Aufbau des

Modells sowie die Form der Krafteinleitung sind exemplarisch in Abbildung 36 dargestellt.

Abbildung 36: Darstellung der distalen Ansicht des Halbmodells mit Krafteinleitung der Resultierenden F
Uber vier Knoten, sowie Fyomp.

AnschlieBend wurde das Modell mit den unterschiedlichen, vorher definierten Kréften
belastet. Von besonderem Interesse waren hierbei der Verlauf der Hauptspannungen im

Bereich des Arthrodesespalts sowie evtl. auftretende Verschiebungen im Arthrodesespalt.
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4. Ergebnisse

4.1 Ergebnisse OSG- Primarsteifigkeit

4.1.1 Kontaktflachenanalyse OSG

Die Analyse der Grolle der Kontaktflachen zeigte fur den komprimierten Marknagel eine
durchschnittliche Flache von 80%, fir den Fixateur externe 60%, fur Schraubentechnik I
59%, flr Schraubentechnik Il 55%. Damit zeigte der komprimierte Marknagel eine im
Vergleich um ca. 20% groRBere Kontaktfliche als die anderen untersuchten
Arthrodesetechniken. Ein beispielhafter Vergleich der Unterschiede in der Kontaktflache ist
in Abbildung 33 aufgefihrt. Der unkomprimierte Marknagel wurde aufgrund des bestehenden
Arthrodesespaltes nicht in die Messung miteinbezogen. Die detaillierten Ergebnisse finden
sich im Anhang in Tabelle 9 und 10.

Abbildung 37: Exemplarischer Vergleich der Kontaktflache zwischen Talus und Tibia.

Die Kontaktflachenanalyse erfolgte mit Fuji-Druckmesfolien. Die gesamt mogliche Kotaktflache ist blau
umrandet, in Kontakt stehende Flachen sind rot dargestellt.

Links: komprimierter antegrader Marknagel.

Rechts: Fixateur externe.

Die Versorgung mit komprimiertem Marknagel zeigt eine deutlich hohere Kontaktflache als der Fixateur.
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4.1.2 Belastung in Dorsalextension/Plantarflexion

Bei der Untersuchung der Belastungsrichtung Dorsalextension/Plantarflexion zeigte der
komprimierte  Marknagel signifikant die hochste Priméarstabilitit gefolgt von
Schraubentechnik 11 und Fixateur externe (vgl. Abb. 38). Die niedrigste Primérstabilitat zeigte
der unkomprimierte Marknagel. Die geringste neutrale Zone teilten sich der komprimierte
Marknagel und die Schraubentechnik Il. Ein signifikanter Unterschied konnte nicht
festgestellt werden. Bei der Bewertung der neutralen Zone dieser Implantate muss
bertcksichtigt werden, dass die drehmomentfreie mdégliche Winkeldnderung weitgehend dem
Spiel des Prifaufbaus entspricht. Daher ist davon auszugehen, dass sowohl der komprimierte
Marknagel, als auch die Schraubentechnik Il in dieser Bewegungsrichtung keine neutrale
Zone aufweisen. Die Mittelwerte und Standardabweichungen der Einzelnen Messungen sowie
die Ergebnisse des Statistischen Paarvergleiches kénnen den Tabellen 11 bis 13 sowie 17 bis

18 im Anhang entnommen werden.

T T T T
Plantarflexion Dorsalextension

Nagel komp -

Nagel dynamisch - —

Fixateur externe -

Schraubentechnik 1 —

Schraubentechnik IH — -
B Neutrale Zone [NZ]
1 Range of Motion [ROM]

-3 -2 -1 0 1 2 3
Winkel in ° bei 5 Nm Belastung

Abbildung 38: Ergebnisse Bewegungsrichtung Dorsalextension/Plantarflexion. Darstellung von ROM und
NZ (arithmetisches Mittel) der Arthrodesesverfahren bei 5 Nm Belastung bei Dorsalextension/Plantarflexion.
Die geringste Bewegung zeigt das mit komprimiertem Marknagel versorgte Knochenmodell.
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4.1.3 Belastung in Varus/Valgus

Bei der Belastung in Varus Valgus zeigten der komprimierte Marknagel und die
Schraubentechnik 1l die grofite mechanische Primarsteifigkeit gefolgt von Fixateur externe
und der Schraubentechnik I (vgl. Abb.39). Ein signifikanter Unterschied zwischen
komprimiertem Marknagel und der Schraubentechnik Il konnte nicht nachgewiesen werden.
Die geringste Primarsteifigkeit zeigte der unkomprimierte Marknagel. Die geringste neutrale
Zone zeigten die Schraubentechnik Il und der komprimierte Marknagel. Bei der Bewertung
der neutralen Zone muss analog zur Belastung in Dorsalextension/Plantarflexion davon
ausgegangen werden, dass die ermittelten Werte der neutralen Zone von komprimiertem
Marknagel und Schraubentechnik 11 dem Spiel des Prifaufbaus entsprechen, und somit fur
diese beiden Arthrodeseverfahren keine neutrale Zone existiert. Mittelwerte und
Standardabweichungen sowie die Einzelergebnisse der statistischen Untersuchung sind im

Anhang in Tabelle 14 bis 16 sowie 19 bis 20 wiedergegeben.

Varus
Nagel komp -
Nagel dynamisch -+ —
Fixateur externe -
Schraubentechnik |
Schraubentechnik |1 mmml Neutrale Zone [NZ] |
1 Range of Motion [ROM]
-3 -2 -1 0 1 2 3

Winkel in © bei 5 Nm Belastung

Abbildung 39: Ergebnisse in Bewegungsrichtung Varus/Valgus. Darstellung von ROM und NZ
(arithmetisches Mittel) der Arthrodesesverfahren bei 5 Nm Belastung in Valgus/Varus. Die geringste Bewegung
zeigen das mit Kompressionsmarknagel und Schraubentechnik 11 versorgte Knochenmodell.
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4.1.4 Belastung in AuB3enrotation/Innenrotation

Bei der Belastung in Aufenrotation/Innenrotation zeigte der komprimierte Marknagel die
grolite Primarsteifigkeit, gefolgt von beiden Schraubentechniken, dem Fixateur und dem
dynamisch verriegelten Marknagel. Ein signifikanter Unterschied zwischen den beiden
Schraubentechniken konnte nicht nachgewiesen werden. Die geringste Primérsteifigkeit
zeigte der unkomprimierte Marknagel. Die kleinste neutrale Zone zeigte signifikant der
komprimierte Marknagel gefolgt von den beiden Schraubentechniken (vgl. Abb. 40). Die
Mittelwerte und Standardabweichungen sowie die Ergebnisse der statistischen Auswertung

sind im Anhang in den Tabellen 21 bis 25 aufgefihrt.

Innenrotation Aussenrotation
Nagel komp -
Nagel dynamisch 4 —
Fixateur externe - m
Schraubentechnik |
Schraubentechnik 11 —
B Neutrale Zone [NZ]
[ Range of Motion [ROM]
-10 -5 0 5 10

Winkel in ° bei 5 Nm Belastung

Abbildung 40: Ergebnisse in Bewegungsrichtung Aussenrotation/Innenrotation. Darstellung der ROM und
NZ (arithmetisches Mittel) bei 5 Nm Belastung in AuBenrotation/Innenrotation. Die geringste Bewegung zeigt
das mit Kompressionsmarknagel versorgte Knochenmodell.
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4.2 Ergebnisse OSG/USG Primarsteifigkeit

4.2.1 Kontaktflachenanalyse

Bei der Analyse der Kontaktflachen zwischen Talus und Tibia wurden nur komprimierte
intramedulldare Implantate berticksichtigt. Zur Montage der Schraubentechnik war eine
Manipulation der Druckmessfolien wéhrend dem einbringen der Schrauben unumganglich,
weswegen aus Mangel an Reproduzierbarkeit auf eine Kontaktflachenanalyse verzichtet
wurde. Ebenfalls verzichtet wurde auf eine Analyse der Kontaktflachen bei den statisch
verriegelten Implantaten, da bei statischer Verriegelung ein bleibender Spalt nicht vermeidbar
war, und somit die Verfarbung auf der Kontaktfolie nicht eintrat. Die Analyse der
Kontaktflachen zeigte fiir den antegraden komprimierten T2-Tibianagel eine durchschnittliche
Kontaktflache von 76%, fir den Biomet-Merck-Marknagel 84%, fir den T2-Femurnagel
84%, fur den einfach komprimierten retrograden Prototypen 70%, fiir den doppelt
komprimierten retrograden Prototypen 83,5%. Die Flachenanteile der Implantate im

Arthrodesespalt wurden den Kontaktflachen zugerechnet.

100
[ Durchschnittliche Kontaktfliche in %
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X
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o
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0 T : : : :
T2 Biomet T2 Prototyp Prototoyp
Tibia Nail Femur einfach komp. doppelt komp.

Abbildung 41: Durchschnittliche Verteilung der Kontaktflachen im Arthrodesespalt. Alle Implantate
erzeugen eine durchschnittliche Kontaktflache zwischen 70% und 85 % ohne signifikante Unterschiede.
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Somit liegen alle intramedulldren komprimierbaren Implantate in einem Bereich zwischen
70% und 85% (vgl. Abb.41). Signifikante Unterschiede konnten nicht ermittelt werden.
Tendenziell l&sst sich die Aussage treffen, dass der einfach komprimierbare Prototyp eine
kleinere Kontaktflache erzeugt als die anderen Osteosyntheseverfahren. Der Anteil der
Implantatflachen im Arthrodesespalt zeigte sich bei ca. 15% homogen verteilt. Die Ergebnisse

der Messungen sind in Tabelle 26 im Anhang aufgefihrt.

4.2.2 Belastung in Dorsalextension/Plantarflexion

Bei der Belastung in Dorsalextension/Plantarflexion zeigte der doppelt komprimierte Prototyp
signifikant die hochste mechanische Primarsteifigkeit, gefolgt von dem retrograden Nagel der
Firma Biomet-Merck. Ein signifikanter Unterschied der mechanischen Primérsteifigkeit
zwischen dem antegraden komprimiertem T2-Nagel und dem einfach komprimiertem
Prototyp konnte nicht nachgewiesen werden. Ebenso konnte kein signifikanter Unterschied
der mechanischen Primérsteifigkeit zwischen dem statisch verriegelten Biomet-Merck-Nagel
und der Schraubentechnik in Anlehnung an die MHH nachgewiesen werden. Die niedrigste
mechanische Primaérsteifigkeit im Bereich Dorsalextension/Plantarflexion zeigte der statisch
verriegelte antegrade T2-Tibianagel. Die kleinste neutrale Zone zeigten der Biomet-Merck-
Nagel sowie der einfach komprimierte Prototyp, gefolgt vom doppelt komprimierten
Prototyp. Zwischen dem retrograden Femurnagel und der Schraubentechnik in Anlehnung an
die MHH konnte kein signifikanter Unterschied nachgewiesen werden. Die grofite neutrale
Zone zeigten der statisch verriegelte antegrade T2-Tibianagel sowie der dynamisch
verriegelte Prototyp. Bei der Bewertung der Neutralen Zone der instrumentierten Arthrodesen
muss berlcksichtigt werden, dass die drehmomentfreie mdgliche Winkeldnderung von
komprimierten antegraden T2-Nagel, Biomet-Merck-Nagel komprimiert, Prototyp einfach
komprimierbar, sowie von Prototyp doppelt komprimierbar weitgehend dem Spiel des
Prifaufbaus entsprechen. Daher ist davon auszugehen, dass diese Implantate in der
Belastungsrichtung Dorsalextension/Plantarflexion keine neutrale Zone aufweisen. Die
Ergebnisse sind in Abb. 42 dargestellt. Die Ergebnisse der statistischen Auswertung sowie die
Mittelwerte und Standardabweichungen der untersuchten Operationstechniken sind im
Anhang in den Tabellen 27 bis 31 aufgefuhrt.
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T
Plantarflexion Dorsalextension

T2-Tibia komp -
Biomet komp -
T2-Femur -

Prototyp komp -

Prototyp 2 komp

T2-Tibia stat

Biomet statisch

Prototyp dyn

BN Neutrale Zone [NZ]
[ Range of Motion [ROM]

Schraube MHH

-4 -2 0 2 4
Winkel in ° bei 5 Nm Belastung

Abbildung 42: Ergebnisse in Bewegeungsrichtung Dorsalextension/Plantarflexion. Darstellung der ROM
und NZ (arithmetisches Mittel) bei Belastung mit 5 Nm in Dorsalextension/Plantarflexion. Die mit
komprimierten Prototypen versorgten Knochenmodelle zeigen die geringste Bewegung infolge der Belastung.

4.2.3 Belastungsrichtung Varus/Valgus

Bei der Belastung in Varus/Valgus-Richtung zeigte der einfach komprimierte retrograde
Prototyp die signifikant hochste mechanische Primarsteifigkeit, gefolgt von dem antegraden
komprimierten T2-Marknagel, und dem doppelt komprimiertem retrograden Prototypen.
Zwischen dem retrogradem Femurnagel, der Schraubentechnik nach der MHH, und dem
komprimierten  Biomet-Merck-Marknagel konnte in Varus/Valgus-Belastung kein
signifikanter Unterschied der mechanischen Primarsteifigkeit ermittelt werden. Die niedrigste
mechanische Primarsteifigkeit zeigten der dynamisch verriegelte Prototyp, sowie der
antegrade statisch verriegelte T2-Tibianagel ohne signifikanten Unterschied. Die kleinste
neutrale Zone zeigte der einfach komprimierte Prototyp, gefolgt vom Biomet-Merck-

Marknagel, der Schraubentechnik nach der MHH, und dem retrogradem Femurnagel,
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zwischen denen kein signifikanter Unterschied ermittelt werden konnte. Die groBte neutrale
Zone zeigte der statisch verriegelte T2-Tibianagel. Die Ergebnisse sind in Abbildung 43
vergleichend dargestellt. Die Ergebnisse der statistischen Auswertung sowie die Mittelwerte
und Standardabweichungen der untersuchten Operationstechniken sind im Anhang in den
Tabellen 32 bis 36 aufgefuhrt.

Valgus
T2-Tibia komp -

Biomet komp -

T2-Femur -

Prototyp komp -

Prototyp 2 komp

T2-Tibia stat

Biomet statisch

Prototyp dyn

Schraube MHH

BN Neutrale Zone [NZ] H
1 Range of Motion [ROM]

-4 -2 0 2 4
Winkel in ° bei 5 Nm Belastung

Abbildung 43: Ergebnisse in Bewegungsrichtung Varus/Valgus. Darstellung der ROM und der neutralen
Zone (arithmetisches Mittel) bei 5 Nm Belastung in Varus/Valgus. Die mit den komprimierten Prototypen
versorgten Knochenmodelle zeigen die geringste Bewegung infolge der Belastung.

4.2.4 Belastungsrichtung AulRenrotation/Innenrotation

Bei der Belastung in AuRenrotation/Innenrotation zeigte der doppelt komprimierte Prototyp
die signifikant hochste Primarsteifigkeit, gefolgt von dem einfach komprimierten Prototypen,
dem T2-Femurnagel und dem antegraden komprimierten T2-Tibianagel zwischen welchen
kein signifikanter Unterschied ermittelt werden konnte. Die niedrigste Primarsteifigkeit zeigte
der dynamisch verriegelte Prototyp. Die kleinste neutrale Zone zeigten der doppelt

komprimierte Prototyp sowie der T2-Femurnagel ohne signifikanten Unterschied, gefolgt
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vom einfach komprimiertem Prototypen sowie vom antegraden komprimierten T2-Tibianagel
ebenfalls ohne signifikanten Unterschied. Die grofite neutrale Zone zeigte der dynamisch
verriegelte Prototyp. Die Ergebnisse sind in Abbildung 44 dargestellt. Die Ergebnisse der
statistischen Auswertung sowie die Mittelwerte und Standardabweichungen der untersuchten
Operationstechniken sind im Anhang in den Tabellen 37 bis 40 aufgefthrt.

Innenrotation

Aussenrotation

T2-Tibia komp -

[

Biomet komp - HEEEE Neutrale Zone [NZ]
[ Range of Motion [ROM]

T2-Femur -
Prototyp komp -

Prototyp 2 komp -

T2-Tibia stat

1

Biomet statisch

|

|

Prototyp dyn

Schraube MHH

1

Winkel in °© bei 5 Nm Belastung

Abbildung 44: Ergebnisse in Bewegungsrichtung Aussenrotation/Innenrotation. ROM und NZ
(arithmetisches Mittel) bei Belastung mit 5 Nm in Aufenrotation/Innenrotation. Die komprimierten Prototypen
zeigen die geringste Bewegung infolge der aufgebrachten Belastung.
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4.3 Ergebnisse der Kontrollmessungen

4.3.1 Eigensteifigkeitsbestimmung des Prufaufbaus

Bei einem maximalen Drehmoment von 5 Nm im angenommenen Arthrodesespalt zwischen
Stahlrohr und Vergussmasse zeichnete die Priifmaschine eine Anderung des Traversenweges
von 0,15 mm auf (entsprechend einem Winkel im angenommenen Arthrodesespalt von
0,05°). Um das Spiel der gelenkig gelagerten Stange zu bestimmen, wurde ein kompletter
Belastungszyklus mit Nulldurchgang durchgefiihrt. Dabei zeichnete die Prifmaschine eine
Neutrale Zone (Spiel der Gelenkkdpfe) von 0,1 mm auf (entsprechend einem Winkel im

angenommenen Arthrodesespalt von 0,04°).

4.3.2 Ergebnisse zum Setzverhalten

Bei der Auswertung der aufgezeichneten Hysteresekurven (vgl. Abb. 64) konnte kein
Setzverhalten des Arthrodesensystems (Schraubentechnik | nach Kitaoka) nach 100
Belastungszyklen festgestellt werden. Da die instrumentierten Knochenmodelle mit 20
Belastungszyklen beaufschlagt wurden, ist davon auszugehen dass kein Setz- oder
Relaxationsverhalten im Rahmen der durchgefiihrten Untersuchungen auftritt.

4.4 Ergebnisse der postoperativen Kompressionsverlaufsmessung

4.4.1 Ergebnisse Kunstknochenmodell

Bei beiden Implantatsystemen zeigte sich der starkste Abfall der eingebrachten Kompression
innerhalb der ersten 60 Minuten nach Implantation (vgl. Abb. 45). Der weitere Abfall der
Kompression in den folgenden 23 Stunden verhielt sich im Vergleich zu den ersten 60
Minuten minimal (vgl. Abb. 46).
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Abbildung 45: Verlauf des Kompressionsabfalls in der ersten postoperativen Stunde. Der
Kompressionsverlauf ist in %bezogen auf die initial unmittelbar im Anschluss an die Operation erzeugte
Kompression angegeben. Das mit dem Implantat mit externem Kompressionsmechanismus (Biomet-Ankle-Nail)
versorgte Knochenmodell verliert die Kompression wesentlich schneller als das mit dem Implantat mit dem
internen Kompressionsmechanismus (Stryker-T2) versorgte Knochenmodell.

In  Abhéngigkeit des Kompressionsmechanismus zeigten sich ebenfalls deutliche
Unterschiede im Verlauf des Kompressionsabfalls. Beim System mit dem externen
Kompressionsmechanismus (Biomet Ankle Arthrodesis Nail) zeigte sich ein sofortiger
Kompressionsverlust unmittelbar nach Losen der Spannvorrichtung auf ca. 45% der
urspriinglich eingebrachten Kompression. Dieser Effekt war systembedingt zu erwarten, da
die im Anschluss an die wvon extern eingeleitete Kompression gesetzten
Verriegelungsschrauben einen kleineren Schaftdurchmesser als das dafiir vorgesehene Loch
im Nagel besitzen. Beim Ldsen der externen Spannvorrichtung kommt es konsekutiv zu
einem Setzvorgang mit Spannungsverlust. Im Folgenden zeitlichen Verlauf ergaben sich nur
noch marginale Abfélle der Kompressionskraft auf durchschnittlich 41% nach 24 h beim
untersuchten System mit externem Kompressionsmechanismus. Das System mit internem
Kompressionsmechanismus (Stryker T2) zeigte einen wesentlich geringeren Abfall der
eingebrachten Kompression. Wahrend der ersten 60 Minuten nach Implantation zeigte sich
ein Spannungsabfall auf durchschnittlich 77%, im weiteren Verlauf der 24 gemessenen
Stunden verlor das Implantat kontinuierlich an Kompressionskraft. Nach 24 Stunden waren

aber immer noch durchschnittlich 62% der eingebrachten Kompression vorhanden.
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Abbildung 46: Postoperativer Verlauf der Kompression 24 h nach Implantation. Als Kompressionskraft ist
die auf den Nagel wirkende Zugkraft angegeben. Das System mit dem internen Kompressionsmechanismus hélt
die eingebrachte Kompression um ca. 20% besser als das System mit dem externen Kompressionsmechanismus.

4.4.2 Ergebnisse humane Praparate

Bei der Messung im humanen Praparat kam es zu tendenziell vergleichbaren Ergebnissen wie
bei der Messung im Kunstknochenmodell. Deutlich zeigte sich hierbei die Auswirkung der
Knochenqualitat auf die maogliche Kompressionskrafthohe, bzw. den
Kompressionskraftverlust. Mit steigendem Alter und zunehmendem Verlust an
Knochendichte zeigten sich geringere zu erreichende Kompressionskrafte als auch ein
starkerer postoperativer Abfall der selbigen. Das Implantat mit dem externen
Kompressionssystem zeigte bei den Messungen einen initial hohen Verlust der eingebrachten
Kompression unmittelbar in Anschluss an die Implantation, der weitere Verlust der
Kompression zeigte sich im Vergleich zu den vorherigen Messungen am
Kunstknochenmodell ~ deutlich  hoher. Das  Implantat mit dem internen
Kompressionsmechanismus zeigte ebenfalls den starksten Abfall der Kompression wahrend
der ersten 60 Minuten. Tendenziell zeigt das Implantatsystem mit dem internen

Kompressionsmechanismus bessere Ergebnisse als das System mit dem externen
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Kompressionsmechanismus. Die Ergebnisse der Messungen im Humanpréparat sind in den

Tabellen 3 und 4 wiedergegeben.

Tabelle 3: Postoperativer Kompressionsverlauf Spender 1. Spender 1, mannl. 48 J. Dargestellt ist die initiale
Kompression, die Kompression 60 Minuten postoperativ, sowie 24 Stunden postoperativ, jeweils in N Zugkraft
auf dem Nagel bzw. in % bezogen auf die initiale Kompression. Das System, mit dem internen
Kompressionsmechanismus halt die eingebrachte Kompression besser, als das System mit dem externen
Kompressionsmechanismus. Der starkste Abfall der eingeleiteten Kompression findet innerhalb der ersten
Stunde statt.

Kompression Initial 60 min postop. 24 h postop.
Internes System 100% /1014 N 69%/706 N 57%/582 N
(Stryker T2)

Externes System 100%/1762 N 44% 776 N 32% 568 N
(Biomet Nail)

Tabelle 4: Postoperativer Kompressionsverlauf Spender 2. Spender 2, mannl 76 J.. Dargestellt ist die initiale
Kompression, die Kompression 60 Minuten postoperativ, sowie 24 Stunden postoperativ, jeweils in N Zugkraft
auf dem Nagel bzw. in % bezogen auf die initiale Kompression. Im Vergleich zu Spender 1 ist die erreichbare
Kompression deutlich geringer, was direkt auf die schlechtere Knochenqualitat zurtickzufihren ist. Das System
mit dem internen Kompressionsmechanismus zeigt auch hier eine hdhere verbleibende Kompression.

Kompression Initial 60 min 24 h

Internes System 100%/1242 N 37%/468 N 24%/302 N
(Stryker T2)

Externes System 100%/1611 N 21%/348 N 13,9%/224 N
(Biomet Nail)
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4.5 Ergebnisse der numerischen Untersuchungen

4.5.1 Simulation des postoperativen Spannungsabfalls

Es zeigte sich ein zu dem vorherig durchgefiihrten Experiment vergleichbarer Abfall der
eingebrachten Kompressionskrafte. Exemplarisch werden hier Abbildungen des initialen
Spannungszustands sowie 24 Stunden im Anschluss an die Implantation dargestellt. Weitere

Abbildungen sind im Anhang zu finden.

2 MPa 0,5 MPa
4,5 MPa 2 MPa
10 MPa 5 MPa
Initialzustand 24 h nach Implantation

Abbildung 47: Simulation des postoperativen Spannungsabfalls.
Links:  Spannungszustand  unmittelbar nach ~ Abschluss der Implantation und  Kompression.

Rechts: Spannungszustand nach 24 Stunden. Deutlich sichtbar ist der Rickgang der Kompression in
Abhangigkeit der Zeit.

Anhand der Berechnung lasst sich initial ein fiir Osteosyntheseverfahren relativ gleichméfiger
Eintrag der Kompressionskraft entlang der den Talus quer durchdringenden
Kompressionsschraube darstellen, die sich bis zum Arthrodesespalt fortsetzt, und innerhalb
der ersten 24 Stunden aufgrund der Relaxationsmechanismen exponentiell abnimmt,
wenngleich ein immer noch relativ homogen entlang der Talusschraube in proximale
Richtung gerichteter Anteil der Kompressionskraft tiber den Spalt hinaus zuriickbleibt. Es ist
davon auszugehen, dass dieser Anteil von ca. 60% der urspringlich in das System
eingeleiteten Kompressionskraft weiter im System verbleibt, und im Osteosynthesespalt
anliegt. Im Vergleich zum Experiment zeigte sich das Verhalten des Modells zu den
Untersuchungen im  Kunstknochenmodell vergleichbar. Als Ergebnis l&sst sich
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zusammenfassen, dass der Rest der eingebrachten Kompression den Arthrodesespalt initial

stabilisiert, und als heilungsbegunstigend erachtet werden kann.

4.5.2 Analyse postoperativer Belastungssituationen

4.5.2.1 Belastungssituation Extension/Flexion

Bei der Analyse der von Mises Spannungen und der eintretenden Verschiebungen zeigte sich
deutlich der Einfluss der Kompression auf die Reaktion des Systems auf die Einleitung
externer Lasten. Ein stark komprimierter Nagel (Lastfall 1; vgl. Abb. 48; Lastfall 4) stellt eine
extrem rigide Verankerung gegenuber externen Lasten dar. In keinem der untersuchten
Lastféalle mit stark komprimiertem Nagel kam es zu einem Abkippen bzw. einer Verschiebung
der beiden miteinander verschraubten Gelenkpartner. Bei Betrachtung des Verlaufs der von
Mises Spannungen kommt es bei Lastfall 1 (1400 N Kompression, 1000 N externe Kraft) zu
einer durchschnittlichen Lastverteilung in 2/3 der Gelenkspaltflache von ca. 2 MPa, als
niedrigster Wert konnten 0,3 MPa angegeben werden. Bei Lastfall 4 (1400 N Kompression,
250 N externe Kraft) zeigte sich eine durchschnittliche Spannungsverteilung im zentralen
Bereich des Gelenkspalts von 2,2 MPa, als niedrigster Kompressionswert konnten ca. 0,7

MPa am Rand des Gelenkspaltes ermittelt werden.

26 MPa

18 MPa

2 MPa

Last _-

Abbildung 48: Stark komprimierter Nagel. Ein stark komprimierter Nagel kompensiert die externe Last, der
Arthrodesespalt bleibt stabil, die Spannungsverteilung im Arthrodesespalt bleibt homogen bei ca. 1,8 MPa. Die
Fragmente verschieben sich nicht zu einander bzw. es kommt nicht zum Aufklappen der Fragmente.

Bei der Untersuchung eines maRkig komprimierten Nagels (Lastfall 2 /Lastfall 5) zeigte sich

bei Einleitung der hohen Externen Kraft (Lastfall 2; 500 N Kompression, 1000 N externe
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Kraft) eine erste Verschiebung im Arthrodesespalt, die Verteilung der die Frakturheilung
begunstigenden Druckspannungen ist bei Einleitung externer Lasten lediglich auf ca. 35% der
Gelenkspaltfliche mit einem Maximum von 2 MPa beschréankt. Im Gegenuberliegenden
Bereich. Bei Reduktion der externen Kraft auf 250 N (Lastfall 5) zeigte sich eine
Kompensation der Externen Krafte durch die Kompressionskraft. Es kam zu Kkeiner
Verschiebung mehr im Gelenkspalt, die durchschnittliche Druckspannungsverteilung im
Gelenkspalt lag bei ca. 1 MPa auf 2/3 der Gelenkflache, der niedrigste Kompressionswert lag
bei 0,15 MPa am der externen Lasteinleitung gegenuberliegenden Ende. Der unkomprimierte
lediglich statisch verriegelte Nagel zeigte in beiden Lastfallen (Lastfall 3 /Lastfall 6)
Verschiebungen am Gelenkspalt infolge der externen Last. Bei Einleitung der hohen externen
Kraft (vgl. Abb. 49) zeigte sich eine extrem inhomogene Spannungsverteilung innerhalb des
Gelenkspaltes. An ca. 10% der Gelenkflache zeigten sich Spitzenspannungen von bis zu 4
MPa, auf ca. 15% der Gelenkfliche =zeigte sich eine durchschnittliche
Druckspannungsverteilung von 0,8 MPa. Im Bereich, welcher der Lasteinleitung
gegenuberliegt, zeigte sich in ca. 15% der Gelenkflache keinerlei Druckspannungen mehr,

was einem Aufklappen des Gelenkspaltes gleichwertig ist.

I LLL]]

26 MPa

18 MPa

2 MPa

Lastfall 3

Abbildung 49: Verschiebung und Abkippen. Exemplarisch dargestellter Lastfall 3 mit Verschiebung und
Abkippen, der unkomprimierte Nagel ist nicht in der Lage die Fragmente bei externer Belastung ausreichend zu
stabilisieren. Bewegung und Abklappen der Fragmente sowie unhomogene Spannungsverteilung werden aus
biomechanischer Sicht der Heilung als unzutraglich betrachtet.
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4.5.2.2 Belastungssituation Varus/Valgus

Bei der Betrachtung der Simulationsergebnisse fiir den Lastfall Varus/Valgus zeigten sich
ahnliche Ergebnisse wie beim Lastfall Extension Flexion. Bei Betrachtung der Lastfalle mit
hoher Kompression im Nagel (Lastfall 1; vgl. Abb. 50; Lastfall 4) kam es in keinem Fall zu
einer Verschiebung an der Gelenkflache. Durchschnittlich zeigte Lastfall 1 (Fres 250 N; Fiomp
1400 N) eine durchschnittliche Spannungsverteilung von 2 MPa in ca. 70% des Gelenkspalts,
als niedrigste Spannung im Gelenkspalt konnte 1 MPa ermittelt werden. Bei Reduktion der
externen Last auf 100 N (Fall 4) zeigte sich eine dulRerst homogene Verteilung der
Druckspannungen tber 85% des Gelenkspalts mit ca. 1,85 MPa.

12 MPa 12 MPa
8 MPa 8 MPa
2 MPa 2 MPa

Lastfall 1 Lastfall 4

Abbildung 50: Homogene Spannungsverteilung infolge der Kompression. Exemplarische Darstellung des
Lastfalls 1 und 4, der komprimierte Nagel homogenisiert die Spannungsverteilung im Arthrodesespalt, der Spalt
bleibt trotzt eingeleiteter externer Last stabil, die Fragmente kippen nicht ab. Das biomechanische Prinzip der
zentral eingeleiteten Kompression kompensiert die externen Lasten.

Die Betrachtung der Berechnungen fur die Lastfalle mit maRig komprimiertem Nagel
(Fall 2/Fall 5) fuhrt zu folgenden Ergebnissen: Bei keinem der betrachteten 2 Lastféalle kam es
zu einer Verschiebung von Komponenten im Gelenkspalt. Es zeigt sich bei Einleitung einer
Last von 250 N (Fall 2) eine durchschnittliche Spannungsverteilung im Gelenkspalt bei 65%
der Kontaktflache mit 1,2 MPa, 35% der Kontaktflache mit Werten zwischen 0,2 und 1 MPa.
Als Hochstwerte konnten punktuell Spannungen von 2 MPa ermittelt werden. Bei Reduktion
der externen Last zeigte sich eine durchschnittliche Spannungsverteilung in 72% der
Gelenkflache von 0,8 MPa. Spitzenwerte lagen lokal bei 1,4 MPa im Gelenkspalt. Bei

Betrachtung der Ergebnisse des lediglich dynamisch verriegelten Nagel kam es in beiden

65



Ergebnisse

Lastféllen zu einer Verschiebung der Komponenten infolge der Lasteinleitung zueinander,
was dem Aufklaffen des Gelenkspalts gleichkommt. Bei Einleitung einer externen Kraft von
250 N (Fall 3; vgl. Abb. 51) zeigt sich eine deutliche Spaltbildung an der der Krafteinleitung

gegenuberliegenden Seite.

7 MPa
7 MPa
VA%
4%
P
e
5 MPa
5 MPa
2 MPa
2 MPa
Lastfall 2 Lastfall 3

Abbildung 51: Inhomogene Spannungsverteilung im Arthrodesespalt (Lastfall 2) und Abkippen der
Fragemente zueinander im Lastfall 3. Die Kompressionskraft des Nagels reicht nicht aus um den Spalt suffizient
zu stabilisieren.

Lediglich ca. 34% der Gelenkspaltflache sind mit einem durchschnittlichen Druck von 1,2
MPa beaufschlagt, Lokale Spitzen bis zu 4 MPa im Gelenkspalt konnten beobachtet werden.
Gleichzeitig unterliegt der groRte Teil des Gelenkspaltes Kkeiner nennenswerten
Kompressionsbelastung mehr, bzw. die Gelenkflachen haben keinen Kontakt mehr
zueinander. Bei Reduktion der externen Last auf 100 N zeigt sich ein prinzipiell ahnlicher
Lastverhalt wie der vorherige nur nicht so extrem ausgeprégt. Die Spaltbildung féllt geringer
aus, lokale Lastspitzen bis zu 1,65 MPa kdnnen im Bereich der Lasteinleitung im Gelenkspalt
festgestellt werden. Durchschnittlich 30% der Gelenkflache sind mit 0,4 MPa beaufschlagt,
der Hauptteil der Lastverteilung erfolgt Uber den Randbereich. Weitere Abbildungen der

Berechnungen sind im Anhang aufgefuhrt.
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5. Diskussion

Knochenmodell

Das gewdhlte Knochenmodell sowie der eigens entwickelte Prifaufbau ermoglichten eine
reproduzierbare Untersuchung einer breiten Auswahl verschiedener Operationstechniken und
sind den Aufbauten anderer Studien vergleichbar [25, 55].Zusétzlich wird im Gegensatz zu
den bisherig durchgefiihrten Untersuchungen ein breites Spektrum an Operationstechniken in
alle Bewegungsrichtungen quantifiziert. Da der Fokus der Untersuchung auf den Bereich der
elastischen Verformung der Osteosynthese lag, waren keine htheren Drehmomente als 5 Nm

notwendig.

Der Einsatz von Kunstknochenmodellen fir biomechanische Testungen wird kontrovers
diskutiert. Grundsétzlich ist der Einsatz frisch gefrorener humaner Praparate winschenswert,
wobei aufgrund der bekannten Streuung der Knochenqualitdt sowie die anatomischen
Varianzen nur Paarvergleiche sinnvoll erscheinen. Die Probleme in der Verflgbarkeit
ausreichender Mengen von humanen Préparaten schranken die Aussagekraft zusatzlich ein.
Fur den diaphyséren Bereich wurde die Vergleichbarkeit der Knochenmodelle bereits
nachgewiesen [2, 16, 17, 31], die deutlich geringere interindividuelle Streuung bei gleich
bleibender Morphologie ist gleichzeitig das Hauptargument fir deren Einsatz in
biomechanische Untersuchungen. Der Gelenkbereich dieser Knochenmodelle wurde bis jetzt
noch nicht mit humanem Knochen verglichen, ist aber nach eigenen Einschatzungen eher mit
einem gesunden, kraftigen Knochen vergleichbar und als osteoporotisches Modell ungeeignet.
Nasson et. al. [55] fuhrten ebenfalls biomechanische Studien unter Verwendung eines
deutlich elastischeren Kunstknochenmodells durch, welches aber nicht fur biomechanische

Untersuchungen konzipiert wurde.

Die Wahl eines elastischeren Knochenmodells hatte direkte Auswirkungen auf die im
Prufmodell ausgewerteten Steifigkeitswerte. Bei elastischeren Modellen kénnen lange, die
Tibia durchdringende Marknégel zu einer Augmentierung des Knochenmodells fiihren, was
konsekutiv zu einem scheinbaren Vorteil gegeniiber Implantaten, welche nur kurze Strecken
uberbrucken (Schrauben/Platten) fihren wirde. Dieser Effekt kann sich auf die ermittelten

Ergebnisse auswirken, da in der Regel nicht zwischen einem Aufklaffen des
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Arthrodesespaltes bzw. eines Verbiegens der gesamten Knochen-Implantatkonstruktion
differenziert werden kann. In dieser Untersuchung wurde aus diesem Grund ein steifes
Knochenmodell mit geringer freier diaphysarer Lange gewahlt, dadurch kann die Elastizitét
des Knochens vernachlassigt werden, und die Ergebnisse spiegeln so hauptsachlich die
Fixationseigenschaften der verschiedenen Operationstechniken wieder. Die maschinell
gefertigten Resektionsebenen sowie die kontrollierten Anzugsmomente der Schrauben
minimieren ebenfalls potentielle Fehlerquellen. Beruicksichtigt werden muss jedoch, das die
Verankerung der Implantate im Kunstknochen nicht die physiologische Situation
widerspiegelt. Das Nichtvorhandensein von Weichteilen, Knorpeln Kapseln und Bandern
sowie der Fibula machen das Modell weniger stabil, bzw. das Konstrukt verfuigt tber andere
Elastizitatseigenschaften als humaner Knochen. Dennoch bewdéhrte sich das gewdhlte
Prifmodell, um Eigenarten bestimmter Operationstechniken herauszuarbeiten, was sich in
den Untersuchungen zum Abfall der Kompression im Arthrodesespalt im Vergleich mit
humanen Praparaten bestéatigt hat.

Kontaktflche

Neben der Kompression und der Primérsteifigkeit ist auch die Kontaktflache der aneinander
gepressten préparierten Knochenflachen ein Kennwert fur die Qualitat der Arthrodese [32].
Die Bestimmung des einwirkenden Druckes im Gelenkspalt mittels Druckmessfolien wurde
bereits von Ogilvie-Harris und Mitarbeitern am oberen Sprunggelenk durchgefihrt [57]. Die
Autoren berichteten (ber die hohe Streuung und die Probleme bei der korrekten Auswertung
der Dricke mit diesem Messsystem. Eigene Erfahrungen bei der Arbeit mit Druckmessfolien
konnten die Aussagen bestétigen, deshalb wird sich in dieser Untersuchung lediglich auf die

Bestimmung der komprimierten Kontaktflache im oberen Sprunggelenk beschrénkt.

Verzichtet wurde auf die Bestimmung der Kontaktflache bei statisch bzw. dynamisch
verriegelten Markndgeln, weil durch den bestehen bleibenden Arthrodesespalt keine
Verfarbung der Messfolie eintrat. Die Analyse der Kontaktflache ergab fur die komprimierten
Markné&gel durchschnittliche Werte zwischen 76% und 84% ohne signifikante Unterschiede.
Die anderen untersuchten Operationstechniken (Schraubentechniken, Fixateur) zeigten eine
10% bis 20% niedrigere Kontaktflache. Diese Ergebnisse korrelieren weitgehend mit den im
Anschluss durchgefiihrten mechanischen Untersuchungen und dokumentieren die hohe

erreichbare Kontaktflache bei der Kompressionsarthrodese.
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Primérstabilitat

Hinsichtlich der Untersuchungen zur mechanischen Primérstabilitat zeigten sich die
Kompressionsmarknagel sowohl in der Arthrodesetechnik des oberen als auch des oberen und
unteren Sprunggelenks den anderen Techniken Uberlegen. In der Literatur angefihrte
biomechanische Studien zeigen Vorteile bzw. die Aquivalenz von Schrauben bzw.

Plattentechniken gegentiber der Marknagelosteosynthese [1, 13].

Diese Ergebnisse widersprechen sich nicht mit der vorliegenden Untersuchung, da in
bisherigen Studien lediglich dynamisch bzw. statisch verriegelte Marknagel untersucht
wurden, die in der vorliegenden Arbeit vergleichbare Ergebnisse liefern. Erste gute klinische
Ergebnisse der Kompressionsmarknagelosteosynthese scheinen das biomechanische Prinzip
der hohen postoperativen Primarsteifigkeit zu bestétigen [50, 52, 63]. Die groRte mechanische
Primarstabilitdt wurde bei isolierter Arthrodese des OSG durch den antegraden
Verriegelungsmarknagel erzielt, gefolgt von der Schraubentechnik nach MHH. Hierbei ist zu
beachten, dass sich die Schraubentechnik lediglich in Rotationsbelastung der Arthrodese unter
Verwendung des Marknagels unterlegen zeigte. In der Originaltechnik wird jedoch eine
zusatzliche Schraube transversal durch die Fibula eingebracht, was zu einer erheblichen
Steigerung der Rotationsstabilitat fiihren wirde. Im gewdéhlten Prifmodell wurde auf die
Miteinbeziehung der Fibula verzichtet, was bei dieser speziellen Operationstechnik die

Aussagekraft des Prifmodells limitiert.

Prototypen
Bei der retrograden Arthrodese zeigten die eigens entwickelten Prototypen eindrucksvoll

Vorteile. Die Biegung im distalen Bereich des Nagels ermdglicht eine erleichterte
Operationstechnik, durch die internen Kompressionsmechanismen ist eine hohere
postoperative Stabilitat gewéhrleistet, als bei derzeit auf dem Markt befindlichen Implantaten

bzw. konkurrierenden Operationstechniken.

Die Ergebnisse der Untersuchung belegen, dass bei der tiobiotalocalcanealen Arthrodese die
retrograde Operationstechnik im Hinblick auf die Stabilitdt der Osteosynthese eindeutig
Vorteile bietet. Die besten Ergebnisse zeigte der doppelt komprimierbare Prototyp. Aufgrund
der Option der doppelten internen Kompression ist das Implantat im distalen Bereich mit zwei

Langlochern ausgestattet, was eine Uberprifung des Implantats auf Dauerfestigkeit
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erforderlich macht. Ob eine ausreichende Stabilitdt des Implantats gegen einen mdglichen
Ermidungsbruch Uber den gesamten postoperativen Verlauf gewahrleistet ist kann derzeit

noch nicht beantwortet werden.

Kompressionsuntersuchung

Die in den mechanischen Untersuchungen gewonnenen Erkenntnisse zeigten auf, dass die
Primdrstabilitdt der Arthrodese mittels Marknagel direkt von der eingebrachten
Kompressionskraft abhangig ist. Bei dynamischer oder statischer Verriegelung des Implantats
zeigte sich ein erheblicher Verlust der priméren Steifigkeit des Operationsfelds, mit
schlechteren Ergebnissen als die im Vergleich untersuchten etablierten Operationstechniken.
Spaltbildung, mangelnde Kompression und Relativbewegungen der Fragmente zueinander
sind als wesentliche Faktoren zur Ausbildung einer Pseudarthrose benannt [14, 15, 19, 20,
36]. Dieser Umstand erforderte die weitergehende Untersuchung der des zeitlichen Verlaufs
der Kompression im Arthrodesespalt. Auflerdem war der Effekt verschiedener

Kompressionsmechanismen (intern vs. extern) von Interesse.

In den durchgefuhrten Untersuchungen zeigte das Implantatsystem mit dem internen
Kompressionsmechanismus deutliche Vorteile. Die einzubringende Kompression lasst sich
uber die im Marknagelschaft befindliche Schraube leichter einstellen, und ist von langerer
Dauer als beim externen System. Bei der Verwendung des externen Kompressionssystems
muss initial um ca. 60% mehr Kompressionskraft eingeleitet werden, um den unmittelbaren
Abfall der Kompression im Anschluss an das Entfernen des externen Mechanismus zu
kompensieren. Gerade bei Patienten mit schlechter Knochenqualitdt kann es hierbei zu
Lockerungen des proximalen Schraubenlagers wahrend der Kompressionsphase kommen,
was konsekutiv zu einer instabilen Osteosynthese fuhren kann. Im Hinblick auf die Stabilitat
des Implantats Uber die gesamte postoperative Phase stellt aber der externe
Kompressionsmechanismus einen nicht zu vernachlassigenden Vorteil dar, da auf Langlocher

im Implantatschaft verzichtet werden kann, was der Stabilitat des Implantates zutraglich ist.

FE-Modell
Die guten klinischen Ergebnisse der Kompressionsmarknagelung werden immer wieder auf

den Effekt der Kompression zurlckgefuhrt. Ob es sich nicht mehr um eine kontrollierte
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Adaption der Fragmente mit kurzzeitiger Kompressionsphase und daraus folgender Induktion
des biologischen Systems der Frakturheilung handelt, erfordert weitere Untersuchungen.
Hierzu wurde ein vereinfachtes mechanisches Modell des oberen Sprunggelenks mit Hilfe der
FE-Methode generiert, und der postoperative Verlauf der eingebrachten Kompression sowie
die Reaktion der generierten Arthrodese auf ausgewéhlte dufere Belastungen untersucht.

Hierbei zeigt sich das Verhalten des Modells zu den experimentell gewonnenen
Erkenntnissen &quivalent. Der Abfall der Kompression auf ca. 60% des Ausgangszustandes
konnte im Modell ebenfalls gezeigt werden, auch die relativ homogene Verteilung der
Kompression im  Arthrodesepalt ohne duBere mechanische Einflisse kann als
heilungsbegiinstigend betrachtet werden [23, 36, 37]. Deutlich zeigten sich die
stabilisierenden Auswirkungen der Kompressionsmarknagelung bei Einleitung &auferer
Lasten. Im Gegensatz zu lediglich statisch verriegelten Nageln, welche bei Lasteinleitung ein
Abkippen der Fragmente zueinander zulieRen, stabilisierte der Kompressionsmarknagel bei
ausreichender Kompression die Osteosynthese ohne Mikrobewegungen.

Der negative Einfluss von Instabilitdten und Spaltbildungen auf den Heilungsverlauf von
Frakturen ist ausgiebig untersucht [14, 15, 53, 58, 70]. Anhand der durchgefiihrten
Untersuchugen lasst sich belegen, dass die eingebrachte, im System verbleibende
Kompression begtinstigend auf die Stabilitat der Arthrodese wirkt, und somit der Heilung
forderlich zu sein scheint. Ein weiterer Aspekt der Ergebnisse der FE-Untersuchung ist die
entstehnende Homogenisierung der Hauptspannungen (ber den gesamten Verlauf des
Arthrodesespalts, und die Kompensation extremer Spannungsspitzen bei zusétzlicher dufRerer
Belastung durch das Prinzip der Kompression.

Diese Effekte sind jedoch zum jetzigen Zeitpunkt nicht ausreichend belegbar. Limitierend in
der Aussagekraft des Modells ist mit Sicherheit die Wahl einfacher Geometrien und die Wahl
eines isotropen Werkstoffs, und die Annahme von Kraftresultierenden. Diese vereinfachenden
Annahmen sind jedoch im Bereich biomechanischer Untersuchungen weit verbreitet und
etabliert, um prinzipielle Funktionsprinzipien zu ergriinden. Trotz vereinfachender Annahmen
gibt das Modell einen besseren Einblick in das Wirkprinzip der Kompressionsmarknagelung.
Um weitere spezifische Aussagen treffen zu konnen, ist eine Uberarbeitung des Modells in

Hinblick auf Geometrie, dynamische Lastfélle und anisotropes Materialverhalten erforderlich.
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Zusammenfassung

Die vorliegenden Untersuchungen belegen aus biomechanischer Sicht eindrucksvoll die
mechanische Uberlegenheit der intramedullaren Kompressionsarthrodese gegeniiber anderen
Operationstechniken. Die entwickelten Prototypen stellen aufgrund Ihrer ermutigenden
Ergebnisse die Grundlage eines neuen Implantatkonzepts dar, an dessen Entwicklung zur

Marktreife derzeit gearbeitet wird.
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die groRziigige Uberlassung von Drittmitteln und hochwertigen Implantaten, die die
Durchfuhrung der experimentellen Arbeit erst erméglicht hat.
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8. Anhang

8.1 Glossar

Antegrad

Anterior

AP

Arthrodese

Calcaneus

Distal

Dorsalextension des Fufes

Dynamisch verriegelter Nagel

Externe Kompression

Interne Kompression

Kortikalis
Lateral
Medial
MHH

ML

Nach vorne gerichtet/'vom korpernahen Ende aus
An der Kérpervorderseite

Anterior- Posteriore Richtung

Kinstliche Versteifung eines Gelenks
Fersenbein

Vom Korperzentrum entfernt

Anhebung der FuBRspitze

Eines der fixierten Knochenteile kann sich noch in einem
begrenzten Umfang bewegen (vgl. Abb. 4).

Die Kompression wird ber einen externen Mechanismus,
der wéhrend der Operation mit dem Nagel verschraubt

wird eingebracht (vgl. Abb. 7).

Die Kompression wird durch eine im Implantat
befindliche Schaftschraube erzeugt (vgl. Abb. 6).

AuRere harte Schicht des Knochens
Zur Korperseite hin

Der Mitte zugewandt

Medizinische Hochschule Hannover

Medial-Laterale Richtung
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NZ

0SG
Osteosysnthese
Plantarflexion
Posterior
Proximal

Pseudarthrose

Retrograd
ROM
Spongiosa

Statisch verriegelter Nagel

Talus
Tibia
USG
Valgus
Varus

Verriegelung

Neutrale Zone

Oberes Sprunggelenk

Verbinden von Knochen bzw. Knochenteilen
Absenken des FuRes in Richtung Boden

An der Kérperhinterseite

Zum Kodrper hingewandt

Ausbildung eines Falschgelenks, unerwiinschte
Komplikation bzw. Heilungsstérung

Nach hinten gerichtet/'vom korperfernen Ende aus
Range of Motion
Im Inneren des Knochens befindliche Bélkchenstruktur

Schrauben werden in Lochern des Nagels verankert, die
keine Bewegungsfreiheit der Fragmente zueinander
ermdglichen (vgl. Abb.5).

Sprungbein

Schienbein

Unteres Sprunggelenk

Nach aullen gekrimmte Stellung (X-Stellung) des Gelenks
Nach innen gekriimmte Stellung (O-Stellung) des Gelenks

Ein Marknagel wird durch quer zur Achsenrichtung
eingebrachte Schrauben mit dem Knochen verschraubt

bzw. der Nagel wird dadurch im Knochen ,,verriegelt®.
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8.2 Tabellen

Tabelle 5: Mechanische Kennwerte des simulierten kortikalen Knochens (Glasfaserverstarktes Epoxydharz).

Dichte Zugbelastung Druckbelastung

[g/cc] Steifigkeit E-Modul Steifigkeit E-Modul

1,7 [MPa] [MPa] [MPa] [MPa]
90 12400 120 7600

Tabelle 6: Mechanische Kennwerte des simulierten spongidsen Knochens (PU-Schaum).

Dichte Druckbelastung

[g/cc] Steifigkeit E-Modul
[MPa] [MPa]

Zelluldr 0,27 4.8 104

Solide 0,32 54 137

Tabelle 7: Verglichene Kunstknochenmodelle bei Auswahl des geeigneten Knochenmodells.

Bezeichnung Bestellnummer Lange [mm] Plateaubreite medial- | Markraumdurchmesser
lateral [mm] [mm]

Tibia large, Solid | 1125 420 84 12,5

foam, left

Tibia large ,Foam|1126 420 84 12,5

cortical shell, left

3" Gen Composite | 3302 405 84 10,0

Tibia large left
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Tabelle 8: Mittelwerte (MW) der Steifigkeiten und Standardabweichungen (SD) der Ergebnisse der

4-Punktbiegeversuche.

Knochenmodell MW AP [N/mm] | SD AP[N/mm] MW ML [N/mm] SDML[N/mm]
Solid Foam 254 51 152 24

Foam Cortical Shell 397 16 310 28

Composite 3 Gen. | 1824 213 1419 136

Human 1574 324 1369 178

Tabelle 9: GroRe der Kontaktflachen im Arthrodesespalt.

Exemplar aus Serie | Nagel komprimiert | Fixateur externe | Schraubentechnik | | Schraubentechnik
[%0] [%6] (Kitaoka) [%0] 11 (MHH) [%]

1 73 58 64 50

2 74 69 57 62

3 92 52 56 54

Mittelwert 80 60 59 55

Standardabweichung | 10,7 8,6 4.4 6,1

Tabelle 10: Anteil der Implantatdurchmesser an der gemessenen Kontaktflache.

Exemplar aus Serie | Nagel komprimiert | Fixateur externe | Schraubentechnik | | Schraubentechnik
[90] [%6] (Kitaoka) [%6] 11 (MHH) [%0]

1 19 0 16 16

2 17 0 18 15

3 16 0 17 19

Mittelwert 17 0 17 17

Standardabweichung | 1,5 0 1 2
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Tabelle 11: Mittelwerte der ROM und Standardabweichungen bei 5 Nm Belastung in Dorsalextension OSG

Arthrodese.

Implantat Nagel Nagel Fixateur Schraubentechnik | Schraubentechnik
komprimiert dynamisch externe | I

Mittelwert 0,49 1,14 1,08 1,00 0,62

Standardabweichung | 0,11 0,37 0,19 0,38 0,17

Tabelle 12: Mittelwerte der ROM und Standardabweichungen bei 5 Nm Belastung in Plantarflexion OSG

Arthrodese.

Implantat Nagel Nagel Fixateur | Schraubentechnik I | Schraubentechnik Il
komprimiert | dynamisch | externe

Mittelwert 0,53 1,66 0,63 0,94 0,56

Standardabweichung | 0,02 0,52 0,08 0,36 0,20

Tabelle 13: Mittelwerte der neutralen Zone wund Standardabweichung in  Bewegungsrichtung

Dorsalextension/Plantarflexion OSG Arthrodese.

Implantat Nagel Nagel Fixateur Schraubentechnik I | Schraubentechnik
komprimiert | dynamisch | externe I

Mittelwert 0,07 0,51 0,23 0,28 0,07

Standardabweichung | 0,05 0,42 0,07 0,27 0,01

Tabelle 14: Winkel und Standardabweichungen der Mittelwerte bei Belastung in Varus OSG Arthrodese.

Implantat Nagel Nagel Fixateur Schraubentechnik | Schraubentechnik
komprimiert | dynamisch | externe 1 I

Winkel in°bei 5 Nm|0,43 1,22 0,54 0,59 0,40

Belastung

Standardabweichung 0,05 0,41 0,04 0,1 0,03
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Tabelle 15: Winkel und Standardabweichungen der Mittelwerte bei Belastung Valgus OSG Arthrodese.

Implantat Nagel Nagel Fixateur Schraubentechnik | Schraubentechnik
komprimiert | dynamisch externe | I

Winkel in°bei 5 Nm|0,39 0,98 0,41 0,72 0,52

Belastung

Standardabweichung 0,02 0,22 0,03 0,22 0,17

Tabelle 16: Gesamtbetrag der Neutralen Zone und Standardabweichung der Mittelwerte bei Belastungsrichtung
Varus/Valgus OSG Arthrodese.

Implantat Nagel Nagel Fixateur Schraubentechnik | Schraubentechnik
komprimiert |dynamisch externe 1 I

Gesamtbetrag  der | 0,07 0,29 0,09 0,13 0,07

neutralenZone

in°bei Varus/Valgus

Standardabweichung | 0,02 0,12 0,02 0,07 0,02

Tabelle 17:

Dorsalextension/Plantarflexion OSG Arthrodese.

Ergebnisse des Paarvergleiches auf signifikante Unterschiede der

Messergebnisse in

Implantat Nagel Nagel Schrauben 1 Schrauben 2 Fixateur
komprimiert dynamisch externe

Nagel Nicht mdglich P<0,05 P<0,05 P<0,05 P<0,05

komprimiert

Nagel P<0,05 Nicht mdglich P<0,05 P<0,05 P<0,05

dynamisch

Schrauben 1 P<0,05 P<0,05 Nicht méglich P<0,05 P>0,05

Schrauben 2 P<0,05 P<0,05 P<0,05 Nicht mdglich P<0,05

Fixateur P<0,05 P<0,05 P>0,05 P<0,05 Nicht moglich
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Tabelle 18: Ergebnisse des Paarvergleichs auf signifikante Unterschiede der Messergebnisse der Neutralen Zone
in Dorsalextension/Plantarflexion OSG Arthrodese.

Implantat Nagel Nagel Schrauben 1 Schrauben 2 Fixateur
komprimiert dynamisch externe

Nagel Nicht mdglich P<0,05 P<0,05 P>0,05 P<0,05

komprimiert

Nagel P<0,05 Nicht mdglich P<0,05 P<0,05 P<0,05

dynamisch

Schrauben 1 P<0,05 P<0,05 Nicht moglich P<0,05 P>0,05

Schrauben 2 P>0,05 P<0,05 P<0,05 Nicht méglich P<0,05

Fixateur P<0,05 P<0,05 P>0,05 P<0,05 Nicht méglich

externe

Tabelle 19: Ergebnisse des Paarvergleichs fur Varus/Valgus auf Signifikanz OSG Arthrodese.

Implantat Nagel Nagel Schrauben 1 Schrauben 2 Fixateur
komprimiert dynamisch externe

Nagel Nicht mdglich P<0,05 P<0,05 P>0,05 P<0,05

komprimiert

Nagel P<0,05 Nicht mdglich P<0,05 P<0,05 P<0,05

dynamisch

Schrauben 1 P<0,05 P<0,05 Nicht moglich P<0,05 P<0,05

Schrauben 2 P>0,05 P<0,05 P<0,05 Nicht moglich P<0,05

Fixateur P<0,05 P<0,05 P<0,05 P<0,05 Nicht moglich

externe
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Tabelle 20: Ergebnisse des Paarvergleiches auf signifikante Unterschiede des Paarvergleiches der neutralen
Zone bei Varus/Valgus OSG Arthrodese.

Implantat Nagel Nagel Schrauben 1 Schrauben 2 Fixateur
komprimiert dynamisch externe

Nagel Nicht mdglich P<0,05 P<0,05 P>0,05 P<0,05

komprimiert

Nagel P<0,05 Nicht mdglich P<0,05 P<0,05 P<0,05

dynamisch

Schrauben 1 P<0,05 P<0,05 Nicht moglich P<0,05 P<0,05

Schrauben 2 P>0,05 P<0,05 P<0,05 Nicht méglich P<0,05

Fixateur P<0,05 P<0,05 P<0,05 P<0,05 Nicht moglich

Tabelle 21: Winkel und Standardabweichung bei Belastung in Aufienrotation OSG Arthrodese.

Implantat Nagel Nagel Fixateur Schraubentechnik | Schraubentechnik
komprimiert | dynamisch externe I I

Winkel in ° bei 5 Nm 1,02 5,84 3,48 1,97 2,20

Belastung

Standardabweichung 0,1 0,59 0,32 0,74 0,74

Tabelle 22: Winkel und Standardabweichung bei Belastung in Innenrotation OSG Arthrodese.

Implantat Nagel Nagel Fixateur Schraubentechnik | Schraubentechnik
komprimiert | dynamisch externe 1 I

Winkel in°bei 5 Nm 1,06 8,28 2,36 2,20 2,09

Belastung

Standardabweichung 0,1 0,53 0,5 0,60 1,12
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Tabelle 23: Gesamtbetrag und  Standardabweichung der neutralen Zone bei  Belastung

Aulenrotation/Innenrotation OSG Arthrodese.

Implantat Nagel Nagel Fixateur | Schraubentechnik | Schraubentechnik
komprimiert | dynamisch |externe || I

Gesamtbetrag der neutralen | 0,35 3,79 1,43 0,83 1,2

Zone in ° bei

AuRenrotation/Innenrotation

Standardabweichung 0,045 1,62 0,17 0,20 0,62

Tabelle 24: Ergebnisse des Paarvergleiches auf Signifikanz bei AuBen/Innenrotation OSG Arthrodese.

Implantat Nagel Nagel Schrauben 1 Schrauben 2 Fixateur
komprimiert dynamisch externe

Nagel Nicht méglich P<0,05 P<0,05 P<0,05 P<0,05

komprimiert

Nagel P<0,05 Nicht mdglich P<0,05 P<0,05 P<0,05

dynamisch

Schrauben 1 P<0,05 P<0,05 Nicht moglich - P<0,05

Schrauben 2 P<0,05 P<0,05 - Nicht moglich P<0,05

Fixateur externe |P<0,05 P<0,05 P<0,05 P<0,05 Nicht mdglich
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Tabelle 25: Ergebnisse des Paarvergleiches auf Signifikanz der Neutralen Zone in AuBen-/Innenrotation OSG

Arthrodese.

Implantat Nagel Nagel Schrauben 1 Schrauben 2 Fixateur
komprimiert dynamisch

Nagel Nicht méglich P<0,05 P<0,05 P<0,05 P<0,05

komprimiert

Nagel P<0,05 Nicht mdglich P<0,05 P<0,05 P<0,05

dynamisch

Schrauben 1 P<0,05 P<0,05 Nicht moglich P>0,05 P<0,05

Schrauben 2 P<0,05 P<0,05 P>0,05 Nicht méglich P<0,05

Fixateur externe |P<0,05 P<0,05 P<0,05 P<0,05 Nicht mdglich

Tabelle 26: Kontaktflachengrofien, Standardabweichungen und Implantatanteile im Arthrodesespalt zwischen
Tibia und Talus OSG/USG Arthrodese. (Mittelwert = MW; Standardabweichung = SD; komp.= komprimert))

Implantat T2 Tibianagel |Biomet komp. |T2 Femur Prototyp Prototyp

komprimiert komprimiert komprimiert doppelt
komprimiert

Kontaktflache 76 84 84 70 83,5

[%] MW

SD 10 6 13 7,2 55

Flachenanteil 16 14 16 15 12

Implantat MW

SD 2,4 1,3 2,2 1,25 15
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Tabelle 27: Winkel und Standardabweichung bei Belastung
(komp. = komprimiert).

in Dorsalextension

OSG/USG Arthrodese

Implantat | T2 Biomet | T2- Prototyp | Prototyp | T2- Biomet |Prototyp |Schraube
Tibia komp. |Femur |komp. doppelt | Tibia statisch | dynamisch | MHH
komp. komp. statisch

Winkel in °| 0,46 0,41 0,6 0,36 0,36 1,45 0,85 1,32 0,58

bei 5 Nm

Belastung

Standard- | 0,07 0,07 0,06 0,07 0,05 0,29 0,5 1,03 0,04

abweichung

Tabelle 28: Winkel
(komp = komprimiert).

und Standardabweichung bei Belastung in Plantarflexion

OSG/USG Arthrodese

Implantat | T2- Biomet | T2- Prototyp | Prototyp | T2- Biomet |Prototyp |Schraube
Tibia komp. |Femur |komp. doppelt | Tibia statisch | dynamisch | MHH
komp. komp. statisch

Winkel in °| 0,38 0,38 0,53 0,48 0,31 1,32 0,79 1,26 0,92

bei 5 Nm

Belastung

Standard- | 0,1 0,08 0,09 0,03 0,03 0,05 0,28 0,22 0,18

abweichung

Tabelle 29: Winkel und Standardabweichung der neutralen Zone im Bereich Dorsalextension/Plantarflexion
OSG/USG Arthrodese (komp. = komprimiert).

Implantat | T2- Biomet | Femur | Prototyp | Prototyp | T2- Biomet |Prototyp |Schraube
Tibia komp. komp. doppelt | Tibia statisch | dynamisch | MHH
komp. komp. statisch

Winkel in °| 0,08 0,06 0,15 0,06 0,08 0,62 0,42 0,76 0,15

bei 5 Nm

Belastung

Standard- | 0,02 0,01 0,05 0,007 0,01 0,23 0,36 0,63 0,07

abweichung
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Tabelle 30: Ergebnisse des Paarvergleichs fir Dorsalextension/Plantarflexion auf Signifikanz OSG/USG
Arthrodese (komp. = komprimiert).

Implantat | T2- Biomet | T2- Prototyp | Prototyp | T2- Biomet |Prototyp |Schraube
Tibia komp. |Femur |komp. doppelt | Tibia statisch | dynamisch | MHH
komp. komp. statisch

T2 Tibia | Nicht P<0,05 |P<0,05 [P>0,05 |P<0,05 |[P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05

komp. Maéglich

Biomet P<0,05 | Nicht P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05

komp. Maglich

T2-Femur | P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |[P<0,05 P<0,05

Mdglich

Prototyp |P>0,05 |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05

komp. Maéglich

Prototyp |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05

doppelt Mdéglich

komp.

T2 Tibia|P<0,05 |P<0,05 |[P<0,05 |P<0,05 |[P<0,05 |Nicht P<0,05 |P<0,05 P<0,05

statisch Mdglich

Biomet P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 P>0,05

statisch Maéglich

Prototyp |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05

dynamisch Mdaglich

Schraube |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |[P<0,05 |P<0,05 |P>0,05 |P<0,05 Nicht

MHH Maglich
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Tabelle 31: Ergebnisse des Paarvergleichs der neutralen Zone im Bereich Dorsalextension/Plantarflexion auf
Signifikanz (komp. = komprimiert).

Implantat | T2- Biomet | T2- Prototyp | Prototyp | T2- Biomet |Prototyp |Schraube
Tibia komp. |Femur |komp. doppelt | Tibia statisch | dynamisch | MHH
komp. komp. statisch

T2-Tibia | Nicht P<0,05 |P<0,05 [P<0,05 |P<0,05 |[P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05

komp. Maéglich

Biomet P<0,05 | Nicht P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05

komp. Maglich

T2-Femur | P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |[P<0,05 P>0,05

Mdglich

Prototyp |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05

komp. Maéglich

Prototyp |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05

doppelt Mdéglich

komp.

T2-Tiba |P<0,05 |P<0,05 |[P<0,05 |P<0,05 |[P<0,05 |Nicht P<0,05 |P>0,05 P<0,05

statisch Mdglich

Biomet P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 P<0,05

statisch Maéglich

Prototyp |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P>0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05

dynamisch Maglich

Schraube |P<0,05 |P<0,05 |P>0,05 |P<0,05 |[P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 Nicht

MHH Maglich
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Tabelle 32: Winkel und Standardabweichung bei Belastung mit 5 Nm in Varus (komp.= komprimiert).

Implantat | T2 Biomet | T2- Prototyp | Prototyp | T2 Biomet |Prototyp |Schraube
Tibia komp. |Femur |komp. doppelt | Tibia statisch | dynamisch | MHH
komp. komp. statisch

Winkel in °|0,72 0,83 0,94 0,63 0,82 2,71 0,86 1,7 0,95

bei 5 Nm

Belastung

Standard- | 0,2 0,09 0,28 0,13 0,09 0,36 0,2 0,38 0,2

abweichung

Tabelle 33: Winkel und Standardabweichung bei Belastung mit 5 Nm in Valgus (komp. = komprimiert).

Implantat | T2 Biomet | T2- Prototyp | Prototyp | T2 Biomet |Prototyp |Schraube
Tibia komp. |Femur |komp. doppelt | Tibia statisch | dynamisch | MHH
komp. komp. statisch

Winkel in °|0,55 0,77 0,77 0,48 0,61 2,03 1,52 3,11 0,78

bei 5 Nm

Belastung

Standard- | 0,07 0,17 0,09 0,02 0,17 0,2 0,71 0,37 0,12

abweichung

Tabelle 34: Winkel und Standardabweichung der neutralen Zone im Bereich Varus/Valgus

(komp. = komprimert).

Implantat | T2- Biomet | T2 Prototyp | Prototyp | T2 Biomet |Prototyp |Schraube
Tibia komp. |Femur |komp. doppelt | Tibia statisch | dynamisch | MHH
komp. komp statisch

Winkel in °| 0,16 0,22 0,20 0,12 0,27 1,58 0,55 0,71 0,19

bei 5 Nm

Belastung

Standard 0,66 0,09 0,06 0,05 0,06 0,69 0,27 0,22 0,02

abweichung
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Tabelle 35: Ergebnisse des Paarvergleichs fiir Varus/VValgus auf Signifikanz (komp. = komprimiert).

Implantat | T2 Biomet |T2- Prototyp |Prototyp |T2 Tibia|Biomet |Prototyp |Schraube
Tibia komp. |Femur |komp. doppelt statisch | statisch | dynamisch | MHH
komp. komp.

T2 Tibia | Nicht P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05 P<0,05 P<0,05 |P<0,05 P<0,05

komp. Maéglich

Biomet P<0,05 |Nicht P>0,05 |P<0,05 P<0,05 P<0,05 P<0,05 |P<0,05 P>0,05

komp. Mdéglich

T2-Femur |P<0,05 |[P>0,05 |[Nicht P<0,05 P<0,05 P<0,05 P<0,05 |P<0,05 P>0,05

Madglich

Prototyp P<0,05 [P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 P<0,05 P<0,05 |P<0,05 P<0,05

komp. Maéglich

Prototyp P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 Nicht P<0,05 P<0,05 |P<0,05 P<0,05

doppelt Mdoglich

komp.

T2 Tibia|P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05 Nicht P<0,05 |P>0,05 P<0,05

statisch Mdglich

Biomet P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05 P<0,05 Nicht P<0,05 P<0,05

statisch Maéglich

Prototyp P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05 P>0,05 P<0,05 Nicht P<0,05

dynamisch Mdglich

Schraube |P<0,05 |[P>0,05 |P>0,05 |P<0,05 P<0,05 P<0,05 P<0,05 |P<0,05 Nicht

MHH Maglich
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Tabelle 36: Ergebnisse des Paarvergleichs der neutralen Zone im Bereich Varus/Valgus auf Signifikanz.

(komp. = komprimert)

Implantat | T2 Biomet | T2- Prototyp | Prototyp | T2 Biomet |Prototyp |Schraube
Tibia komp. |Femur |komp. doppelt | Tibia statisch | dynamisch | MHH
komp. komp. statisch

T2 Tibia | Nicht P>0,05 |P<0,05 [P<0,05 |P<0,05 |[P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05

komp. Maéglich

Biomet P>0,05 | Nicht P>0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P>0,05

komp. Maglich

T2 Femur |P<0,05 |P>0,05 |Nicht P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |[P<0,05 P>0,05

Mdglich

Prototyp |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05

komp. Maéglich

Prototyp |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05

doppelt Mdéglich

komp.

T2 Tibia|P<0,05 |P<0,05 |[P<0,05 |P<0,05 |[P<0,05 |Nicht P<0,05 |P<0,05 P<0,05

statisch Mdglich

Biomet P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 P<0,05

statisch Maéglich

Prototyp |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05

dynamisch Maglich

Schraube |P<0,05 |P>0,05 |P>0,05 |P<0,05 |[P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 Nicht

MHH Maglich

Tabelle 37: Winkel und Standardabweichung bei Belastung in Aufenrotation (komp. = komprimiert).

Implantat | T2 Biomet | T2 Prototyp | Prototyp | T2 Biomet |Prototyp |Schraube
Tibia komp. |Femur |komp. doppelt | Tibia statisch | dynamisch | MHH
komp. komp statisch

Winkel in °| 1,44 2,81 1,44 1,7 1,36 4,87 33 5,15 2,3

bei 5 Nm

Belastung

Standard- | 0,21 0,61 0,13 0,68 0,19 0,37 0,84 0,73 0,13

abweichung
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Tabelle 38: Winkel und Standardabweichung bei Belastung in Innenrotation (komp. = komprimiert).

Implantat | T2 Biomet | T2 Prototyp | Prototyp | T2 Biomet |Prototyp |Schraube
Tibia komp. |Femur |komp. doppelt | Tibia statisch | dynamsich | MHH
komp. komp. statisch

Winkel in °| 1,92 2,88 1,69 1,3 0,99 7,7 5,72 7,56 2,61

bei 5 Nm

Belastung

Standard- | 1,04 0,74 0,5 0,52 0,16 1,59 1,82 1,28 0,82

abweichung

Tabelle 39: Winkel und Standardabweichung der neutralen Zone bei Belastung in Aufenrotation/Innenrotation

(komp. = komprimert).

Implantat | T2 Biomet | T2 Prototyp | Prototyp | T2 Biomet |Prototyp |Schraube
Tibia komp. |Femur |komp. doppelt | Tibia statisch | dynamisch | MHH
komp. komp. statisch

Winkel in °| 0,77 2,48 0,34 0,78 0,4 2,49 2,39 3,8 1,12

bei 5 Nm

Belastung

Standard- | 0,43 0,58 0,1 0,46 0,16 1,42 0,62 1,56 0,55

abweichung
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Tabelle 40: Ergebnisse des Paarvergleichs fir Belastung in AuRenrotation/Innenrotation auf Signifikanz

(komp. = komprimiert).

Implantat | T2 Biomet | T2 Prototyp | Prototyp | T2 Biomet |Prototyp |Schraube
Tibia komp. |Femur |komp. doppelt | Tibia statisch | dynamisch | MHH
komp. komp. statisch

T2 Tibia | Nicht P<0,05 |P<0,05 [P>0,05 |P<0,05 |[P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05

komp. Maéglich

Biomet P<0,05 | Nicht P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05

komp. Maglich

T2 Femur |P>0,05 |P<0,05 |[Nicht P>0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |(P<0,05 P<0,05

Mdglich

Prototyp |P>0,05 |P<0,05 |P>0,05 |Nicht P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05

komp. Maéglich

Prototyp |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05

doppelt Mdéglich

komp.

T2 Tibia|P<0,05 |P<0,05 |[P<0,05 |P<0,05 |[P<0,05 |Nicht P<0,05 |P<0,05 P<0,05

statisch Mdglich

Biomet P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 P<0,05

statisch Maéglich

Prototyp |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05

dynamisch Maglich

Schraube |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |[P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 Nicht

MHH Maglich
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Tabelle 41: Ergebnisse des Paarvergleichs der neutralen Zone im Bereich AuRenrotation/Innenrotation auf
Signifikanz (komp. = komprimiert).

Implantat | T2 Biomet | T2 Prototyp | Prototyp | T2 Biomet |Prototyp |Schraube
Tibia komp Femur | komp. doppelt | Tibia statisch | dynamisch | MHH
komp. komp. statisch

T2 Tibia | Nicht P<0,05 |P<0,05 [P>0,05 |P<0,05 |[P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05

komp. Maéglich

Biomet P<0,05 | Nicht P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P>0,05 |P<0,05 P<0,05

komp. Maglich

T2 Femur |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 |P>0,05 |P<0,05 |P<0,05 |[P<0,05 P<0,05

Mdéglich

Prototyp |P>0,05 |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P>0,05

komp. Maglich

Prototyp |P<0,05 |P<0,05 |P>0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 P<0,05

doppelt Mdéglich

komp.

T2 Tibia|P<0,05 [P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 |P<0,05 P<0,05

statisch Mdglich

Biomet P<0,05 |P>0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05 P<0,05

statisch Maéglich

Prototyp |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |Nicht P<0,05

dynamisch Maéglich

Schraube |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P>0,05 |[P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 |P<0,05 Nicht

MHH Maglich
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8.3 Abbildungen der FE-Untersuchungen

Abbildungen des Spannungsverlusts in 24 h postoperativ

2 MPa 1,5 MPa

4,5 MPa 2 MPa

10 MPa 6 MPa

-

T_0: Initiale Kompression unmittelbar im T_600: 10 Minuten nach Implantation, die
Anschluss an die Implantation in einer maximalen Druckspannungen sind auf 6 MPa
Ubersichtsdarstellung. Maximale Spannungen abgesunken, im Arthrodesespalt betragt die
von 10 MPa sind an der Kontaktflache Schraube- durchschnittliche  Druckspannung  noch
Knochen erkennbar. 2 MPa.

0,8 MPa 0,8 MPa

1,8 MPa 1,8 MPa

5> MPa 5 MPa
T _3600: 1 Stunde nach Implantation, der T_86000: 24 Stunden nach Implantation
Spannungsabfall geht deutlich langsamer vor sich ist der deutliche Spannungsabfall
als zwischen Implantation und 10 Min. sichtbar. Der Arthrodesespalt  wird
postoperativ. Maximale Druckspannungen von 5 immer noch mit durchschnittlich
MPa an der Schraube-Knochen Kontaktstelle sind 0,65 MPa komprimiert.

erkennbar. Der Spalt wird weiterhin mit
durchschnittlich 0,8MPa komprimiert.
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Abbildungen ausgewahlter Belastungssituationen

Lastfall Flexion/Extension

28 MPa

20 MPa

4 MPa

Lastfall 1: Fkomp:1400 N, Fres: 1000 N
Die hohe &ufere Last wird durch die hohe
Kompressionskraft kompensiert, der
Arthrodesepalt bleibt geschlossen.

28 MPa

20 MPa

4 MPa

Lastfall 3: Fkomp: O N, Fres 1000 N.
Die &dulere Last erzeugt ein Abkippen der
Fragmente. Die Osteosynthese ist nicht mehr
stabil.

28 MPa

20 MPa

4 MPa

Lastfall 2: Fkomp: 500 N, Fres: 1000N.
Die Kompressionskraft des Nagels reicht nicht
mehr aus die Osteosysnthese ausreichend zu
stabilisieren Es kommt zu einer ersten minimalen
Verschiebung der Fragmente zueinander.

0 MPa

5 MPa

Lastfall 4: Fkomp: 1400 N, Fres250N
Die Kompressionskraft kompensiert die
niedrige externe Last. Der Arthrodesespalt
bleibt stabil. Erkennbar ist die
Einleitung der Druckspannungen von der
Verriegelungsschraube  aus  Uber  den
Arthrodesespalt hinweg.

99



Anhang

Lastfall 5: Fkomp: 500 N, Fres: 250 N.
Die Kompressionskraft reicht aus um die
beiden Fragmente stabil auf einander zu
halten. Es kommt zu keiner Verschiebung der
Fragmente zu einander. Die
Spannungsverteilung im Frakturspalt ist als
noch homogen anzusehen.

7 MPa

4 MPa

1 MPa

Lastfall 6: Fkomp: 0 N, FRes: 250 N. Die
geringe externe Kraft verursacht kein Abkippen
der Fragmente. Deutlich zu erkennen ist aber
eine lokale Spannungsspitze einseitig tber den
Frakturspalt hinaus. Inhomogene
Spannungsverteilung  im  Arthrodesespalt
beginstigt das Versagen der Osteosynthese.
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Lastfall Varus/Valqus

14 MPa

8 MPa

2 MPa

Lastfall 1: Fkomp: 1400 N, Fres: 250 N.
Die durchschnittliche Spannungsverteilung im
Arthrodesespalt liegt bei 70% der Flache bei ca.
2 MPa. Es kommt zu keiner Verschiebung oder
einem Abkippen der Fragmente zueinander.
Die Arthrodese steht stabil.

7 MPa

4 MPa

1 MPa

Lastfall 3: F komp: 0 N, Fres: 250 N.
Fres verursacht ein Abkippen des distalen
Fragments. Deutlich erkennbar ist die
zusétzliche inhomogene Spannungsverteilung
im Arthrodesespalt mit lokalen
Spannungsspitzen von 5 MPa.

7 MPa

4 MPa

1 MPa

Lastfall 2: Fkomp: 500 N, Fres: 250N:
Die Fragmente stehen stabil aufeinender,
es kommt zu keiner Verschiebung. Auf der
Seite der Krafteinleitung kommt es im
Bereich des Arthrodesespalts zu einer
lokalen Spannungserhéhung von ca. 2MPa.

14 MPa

8 MPa

2 MPa

Lastfall 4: Fkomp: 1400N, Fres: 100N
DieBeiden  Fragmente  stehen  stabil
aufeinander, die Druckspannungen im
Arthrodesespalt sind homogen verteilt. 80%
der Gelenkflache sind mit ca 1,85 MPa
Druckspannung beaufschlagt. Es findet
keine Relativebewegung zwischen den
beiden Fragmenten statt.

101



Anhang

4,5 MPa 3 MPa
25MPa 1,5 MPa
0,1 MPa
0,5 MPa
Lastfall 5: Fkomp: 500 N, Fres: 100N Lastfall 6: Fkomp:ON, Fres: 100N
Die beiden Fragmente stehen stabil auf Es kommt zu einem minimalen

einander, es kommt zu  keinen
Mikrobewegungen infolge der Belastung.
Ca. 72% der Spaltflache sind homogen mit
ca. 0,8 MPa beaufschlagt, lokale

Abkippen des Fragments sowie lokal zur
Ausbildung von Spannungsspitzen von
ca. 18 MPa am Rand des
Arthrodesespaltes.

Spannungsspitzen im Spalt von 1,4 MPa
sind auf der Seite der externen Last Fres zu
verzeichnen.
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