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ZUSAMMENFASSUNG

Patienten, die mit einem externen Fixateur am Bein ausgestattet werden, sind wéhrend der
Heilungsphase deutlich in ihrer Teilhabe am Leben eingeschrankt. Das im Rahmen der Arbeit
entwickelte FixateurfuBRstick, ermdglicht eine direkte Einkopplung der Bodenreaktionskraft
unter Umgehung der verletzten Extremitdt in die Tibia. Fir die Entwicklung werden
Grundlagen, Anforderungen, geeignete Fertigungstechniken, verschiedene Designs sowie
Prufvorrichtungen erarbeitet. Die Anforderungen an das Fulistlick werden aus mechanischer,
sozialmedizinischer und rechtlicher Sicht erhoben. Fir die Fertigung eines FuBstiicks wird
endlos carbonfaserverstarktes FDM als geeignetes Verfahren identifiziert. Kern der Arbeit
bildet die Untersuchung der Tragféhigkeit von externen Fixationsschrauben, welche in die
Tibia eingebracht sind. Mithilfe mechanischer Ersatzmodelle, Simulationsreihen in FEM und
praktischen Versuchen an Kunst-, Animal- und Humanknochen kénnen sowohl wesentliche
Parameter fiir die Tragféhigkeit identifiziert und deren Einfluss quantifiziert werden als auch
die verwendeten Priifvorrichtungen verbessert werden. Basierend auf diesen Erkenntnissen
werden iterativ zwei Demonstratoren fir das Fullstiick entwickelt und gefertigt, von denen der
zweite erfolgreich fur die Mobilisierung eines Patienten eingesetzt werden kann.

SUMMARY

Patients who are fitted with an external fixator on the leg are significantly restricted in their
ability to participate in life during the healing phase. The fixator foot piece developed as part
of the project enables the ground reaction force to be coupled directly into the tibia, bypassing
the injured limb. The basic principles, requirements, suitable manufacturing techniques, various
designs and testing devices are being developed. The requirements for the foot piece are
analysed from a mechanical, socio-medical and legal perspective. Continuous carbon fibre-
reinforced FDM is identified as a suitable process for manufacturing a foot piece. The core of
the work is the investigation of the load-bearing capacity of external fixation screws inserted
into the tibia. With the help of mechanical equivalent models, simulation series in FEM and
practical tests on artificial, animal and human bones, key parameters for the load-bearing
capacity can be identified and their influence quantified, and the test devices used can be
improved. Based on these findings, two demonstrators for the foot piece are iteratively
developed and manufactured, the second of which can be successfully used to mobilise a
patient.
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Einleitung 1

1. EINLEITUNG

Eigenstandige Mobilitat ist ein Grundbedirfnis des Menschen und wesentlich fur die Teilhabe
am taglichen Leben. Wird diese Fahigkeit durch Erkrankungen eingeschréankt, bedeutet dies fur
die betroffenen Patienten einen hohen Leidensdruck. Unterarmgehstitzen oder Rollstihle
sollen diesen mindern, jedoch gibt es Patienten bei denen die Verwendung dieser Hilfsmittel
nur eingeschrankt maéglich ist. Mit Fokus auf diese Patienten wird eine Verbesserung der
Mobilisierung Uber externe Fixation beforscht, welche perspektivisch auch weiteren Patienten
zu Gute kommen kann.

Die Struktur des Kapitels unterteilt sich in die Herleitung der Motivation zur Betrachtung
des Problems (1.1), die Herleitung der Gbergeordneten Zielstellung (1.2) sowie die Darstellung
des Aufbaus der Arbeit (1.3).

1.1 Motivation und Problemstellung

Diabetes Mellitus ist bereits seit vielen Jahren eine Volkskrankheit an der aktuell 7 % der
Frauen und 8,6 % der Manner in Deutschland erkrankt sind. Das diabetische FufRsyndrom
(DFS) betrifft etwa 34 % der Diabetiker und ist damit eine der haufigsten Komplikationen. Bei
diesem werden die Blutgefale und Nerven des FuBes durch die Hyperglykdamie (hoher
Blutzuckerspiegel) geschadigt. Daraus kdnnen sich in Folge Infektionen, Ulcerationen und
Frakturen ergeben. DFS ist derzeit nicht heilbar, jedoch ist es medizinisch in vielen Fallen
mdoglich, den FuB wieder in einen stabilen und brauchbaren Zustand ohne Amputation zu
uberfuhren. [HEM14] Aufgrund derzeit unzureichender Behandlungsstrategien und
organisatorischer Herausforderungen in der Versorgung werden jahrlich etwa 25.000 Patienten
aufgrund des DFS an den unteren Extremitéten in deutschen Krankenhdusern amputiert.

Die Behandlungen von Ulcerationen und Frakturen an den unteren Extremitdten bewegen sich
immer im Spannungsfeld zwischen Ruhigstellung der betroffenen Korperregion und
zeitgleicher Mobilisierung des Patienten [SSP08]. Die Erfolge von Behandlungspfaden, etwa
bei Sportverletzungen, welche eine schnelle Mobilisierung des Patienten zum Ziel setzen (sog.
Fast-Track Behandlung) zeigen die Relevanz der Mobilisierung fur den Heilungsprozess selbst
flr schwerkranke Patienten [OW09, MLA+21]. Der Behandlung von schweren Verlaufen des
DFS kommt jedoch eine besondere Rolle zu aufgrund von:

e Léangeren Ausheilungsdauern (mehre Monate) aufgrund von mangelnder Durchblutung,
Verlangsamung des Knochenstoffwechsels [HEM14]

e Hohen Fallzahlen und Versorgungskosten von etwa 2,5 Mrd. € jahrlich

e Hoher Rezidivrate (Anteil der wiederkrankten Patienten) von 40 % [RMR+21]

o Postoperative Komplikationen bei 30 % der Patienten [HEM14, Kes11, LJ21]

e Haufig mangelnde Wund/FuBhygiene oder Pilzinfektionen einhergehend mit erhohter
Schweilisekretion, resultierend in erhdhtem Infektionsrisiko [LR09]

e Veranderung der Biomechanik beim Gehen durch haufiges Ubergewicht (insbesondere
bei Diabetes Typ 2) und hoheren Belastungen [FCL+13]
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e Non-Compliance (nicht Einhalten von Therapieempfehlungen) [Sch14] durch
verdnderte Wahrnehmung der Extremitaten durch Neuropathie, welche zum
sogenannten Leibesinselschwund fiihrt, bei dem die betroffenen Extremitdten nicht
mehr als Bestandteil des eigenen Korpers angesehen werden [SR17]

e Durchblutungsstérungen, welche die Anwendung von stiitzenden Hilfsmitteln an
Weichteilen (z.B. Tulpen zur Abstiitzung an der Unterseite des Knies) verhindern.

Deshalb ist es notwendig fir die Versorgung dieses Krankheitshildes neue
Behandlungsmaglichkeiten zu beforschen, welche die Mobilitat des Patienten erhalten und fiir
Patienten geeignet sind, welche optionale Entlastungshilfen (Gehhilfen, Rollstuhl) nicht
hinreichend nutzen.

Die Weiterentwicklung auf Basis des Fixateurs ist hierbei pradestiniert, da die Anwendung von
externen Fixationssystemen ist fur die Ruhigstellung von Frakturen in den Flf3en beim DFS
bereits aktuell tblich und vertraglich ist. Daher liegt es nahe, diese bestehende ,,Infrastruktur
auch fur die Entlastung zu nutzen. Bei schweren Verlaufen wird mit dem Fixateur zum Teil die
sogenannte ,,Put the Foot in Jail“ Methode eingesetzt. Hierbei wird der Ful durch den Fixateur
vollkommen umbaut, sodass eine mechanische Belastung unmdglich wird. Dies flhrt fir die
Tragedauer des Fixateurs zu einer Immobilisierung des Patienten. Verfugbare FuBstiicke fir
externe Fixateure sind typischerweise bis etwa 30 kg belastbar, sodass nur die kombinierte
Anwendung mit Unterarmgehstiitzen in Frage kommt. Im Falle von Non-Compliance des
Patienten wird sowohl die Ausheilung geféhrdet als auch mitunter das Fixateursystem selbst
(welches grundsatzlich wiederverwendbar ist) geschadigt.

1.2 Zielstellung

Das Zielbild (Bild 1-1) der Arbeit unterteilt sich in die Arbeitsfelder, welche innerhalb dieser
Dissertation behandelt werden und die Gbergeordneten Ziele.
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Themenfelder dieser Arbeit

Weiterfliihrende Arbeitsfelder

Entwicklungsstand Arbeitsfeld

Losungsdefinition Wirkprinzip des Hilfsmittels

Anforderungen

Ermittlung der
R ubertragbaren Krafte o

Fertigungsverfahren

 / ¥ ¥
Prototypische
Hilfsmittel-
entwicklung
Verbessern
¥
Finalisierung des Designs
Kommerzielle 1 )
Produktentwicklung
Anwendungsguidelines Zulassung
i i
Markteinfihrung Dauerhafte und stabile Etablierung
}

Verbesserung der Mobilitdt und Teilhabe

HISEERC =S e behinderter und erkrankter Menschen

Bild 1-1: Zielbild der Arbeit

Nach dem Sozialgesetzbuch IX stehen jedem Patienten Hilfsmittel zu, welche eine soziale
Teilhabe ermdglichen. In der Versorgung mit dem externen Fixateur sind derzeit keine
Hilfsmittel vorhanden, welche in einem frihen postoperativen Stadium eine Teilhabe
ermoglichen oder steigern. Diese Arbeit leistet einen Beitrag zur Entwicklung eines FuRstiickes,
welches die Mobilisierung unter VVollbelastung Gber den Fixateur erlaubt, um das tibergeordnete
Ziel der verbesserten Teilhabe behinderter und erkrankter Menschen zu unterstutzen.

Diese Ausarbeitung zielt darauf ab, eine mogliche kommerzielle Produktentwicklung
vorzubereiten, indem die Machbarkeit der Patientenmobilisierung tber den externen Fixateur
untersucht wird, verschiedene Designs als Ausgangspunkt fiir Weiterentwicklungen erarbeitet
sowie praktische Methoden in der Entwicklung und Testung der Aufbauten bewertet werden.
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1.3 Aufbau der Arbeit

Innerhalb der Arbeit wird der externe Fixateur an der Tibia einer biomechanischen Betrachtung
unterzogen. Der Fokus liegt auf EinflussgroRen auf die maximal tbertragbaren Kréfte des
Fixateurs sowie die Optimierung der Einstellungen fir diese Grof3en aus mechanischer Sicht.
Vorbereitend werden hierzu die Grundlagen bei der Verwendung von externen Fixateuren
zusammengestellt und Anforderungen an den Fixateur erhoben. Auf dieser Basis wird ein
Fixateuraufbau abgeleitet und getestet. Aus den Erkenntnissen der Tests werden Empfehlungen
fur Prifverfahren erarbeitet. Den Abschluss der Arbeit bilden die kritische Einordnung der
Ergebnisse sowie ein Ausblick auf weitere Schritte. Die Gliederung der Arbeit ist in Bild 1-2
dargestellt.

Kapitel Betrachtungsaspekt Ergebnis

) Grundlagen zur externen
Fixation

3 —
4 Anforderungsermittiung E

Anforderungsliste

>
|
5 Vergleich - Auswahl von endlos
Fertigungsverfahren CFK-FDM
| 11 =
6 Modellbasierte L . Kenntnisse tiber
Betrachtung 1 1 N Einflussparameter
\ 20 2N / =2
7 Konstruktive Uﬁﬁsetzung Demonstratoren
des FuRstiicks
AJ
8 Experimentelle — — Priifverfahren
Untersuchung
\ 4
9 Bewertung der Liste der offenen

Punkte

Entwicklung

Bild 1-2: Aufbau der Arbeit
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2. EXTERNE FIXATION IM EINSATZ AN UNTEREN EXTREMITATEN

Die externe Fixation hat mit mehr als einer Million verbauten Einheiten pro Jahr eine groRRe
Relevanz in der Frakturversorgung. [LSH+18, S.628] Die Systeme bestehen klassischerweise
aus einem Baukasten, der Komponenten umfasst, die in den Knochen eingebracht werden
(Schrauben, Ndgel, Dréhte), sowie Komponenten, welche diese dann zueinander in der Lage
fixieren (Spangen, Ringe, Stébe, Klemmen). Im Zusammenspiel mit den Knochen (-
fragmenten) ist jeder aufgebaute Fixateur hinsichtlich seines konkreten Aufbaus (Geometrie,
Komponentenauswahl) patientenspezifisch. Die externe Fixation kann fiir die Versorgung
verschiedener Krankheitsbilder eingesetzt werden. Die vier klassischen Behandlungsziele
sind die Verlangerung von Extremitdten (durch Auftrennen und schrittweises
Auseinanderspreizen des Knochens [GFP02 S.30]), das Stillhalten (Retention), Druck
austiben und die Weichteildehnung [WMB85, S.26]. Fokus dieser Arbeit liegt auf dem
Behandlungsziel der Retention, wie dies in der Behandlung von Frakturen bendtigt wird,
welche aus Reposition (Herstellen der urspringlichen Position), Retention (Fixieren der
Position) und der Rehabilitation (erneute Nutzung und Belastung des Knochens) besteht
(siehe Bild 2-1). Fir die Retention kann neben der externen Fixation die interne Fixation (mit
Platten und Schrauben im Kdérper) oder ein Gips verwendet werden.

Reposition Retention Rehabilitation

W, BN %

Bild 2-1: Schritte in der Frakturbehandlung

Die Struktur dieses Kapitels orientiert sich am Einsatz der externen Fixation, beginnend mit
der Indikation fur welche Erkrankungen das System zu verwenden ist (2.1). AnschlieRend
werden verschiedene Typen und Aufbauarten des Fixateurs vorgestellt (2.2) sowie
Einflussparameter auf die Belastbarkeit und deren mogliche Auspragungsformen dargelegt
(2.3). Den Abschluss bildet eine Zusammenstellung der Erkenntnisse aus bekannten
mechanischen Untersuchungen von externen Fixationssystemen in den unteren
Extremitaten (2.4).

2.1 Indikation

Mit Blick auf die Frakturbehandlung im Ful? sind klassische Indikationen fir die Verwendung
einer externen Fixation offene Frakturen mit ausgedehnter Weichteilzerstérung, starker
Wundkontamination, Knochenzertriimmerung, Amputationsverletzungen, Durchtrennung der
wichtigsten Nerven und Blutgefalie oder mangelnder lokaler Blutversorgung. Dies gilt ebenso
fur infizierte Frakturen, insbesondere Pseudoarthrosen (offener Bruchspalt im Knochen).
[MAS92, S.24ff, HKH77, S.209] Bei diesen ist die Versorgung mittels eines Gipses aufgrund
der Infektionsgefahr haufig nicht mdglich [SD15, S.573].
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Es gibt keine eindeutigen Kontraindikationen flr den externen Fixateur, da dieser hdufig in
Notfallsituationen eingesetzt wird. Trotzdem wird insbesondere bei Malignomen (bosartige
Geschwulste) im Frakturbereich, gestérter Durchblutung der Frakturstelle sowie physischen
und neurologischen Krankheitsbildern, die eine postoperative Einschrankung der
Patientencompliance erwarten lassen, von der Nutzung abgeraten. [ARS02, S.44, SBO+12,
S.6] Die vorliegende Arbeit soll dazu beitragen, dass insbesondere fur diese Patienten die
Fixateurnutzung sicherer wird.

2.1.1 Abgrenzung zur internen Fixation

Die Indikationen fir externe und interne Fixationen (Uberschneiden sich zum Telil,
insbesondere bei der Frakturversorgung. Die externe Fixation hat verschiedene Vorteile
gegeniiber der internen Fixation [GFP02, S.32f, HKH77, S.209, H6n16, S.159, MAS92,
S.367, SD15, S.573]:

e Schnellere und einfachere Montage (gilt insbesondere fiir Aufbau nach Hoffmann,
siehe Kap. 2.2.1)

e Keine zweite Operation zur Implantatentfernung notwendig

e Bauteile uberwiegend wiederverwendbar

e Gunstiger (durch Zusammenspiel der oberen drei Punkte)

e Weniger Weichteiltraumata (insbesondere bei bestehenden Weichteilschaden
wesentlich)

e Frakturferne Synthese (somit konnen auch Frakturen geheilt werden, bei denen die
Knochenqualitat rund um die Fraktur stark herabgesetzt ist)

e Vereinfachte Weichteilversorgung (insbesondere durch Aussparung gefahrdeter
Bereiche)

e Post- oder intraoperative Achskorrektur moglich (z. B. mittels des externen Fixateurs
als Hebel oder (iber den Einsatz von Hexapoden oder Gewindestangen fiir graduelle
Verénderungen

e Keine zwingende Notwendigkeit von bildgebenden Verfahren

e Schutzfunktion des Fixateurs gegen mechanische Belastungen der Weichteile
(Aufliegen)

e Einfacher Wechsel und Kombination mit weiteren Osteosyntheseverfahren méglich

Durch die Flexibilitat der Einsatzmdoglichkeiten und die Schonung der Weichteile ist die
externe Fixation insbesondere bei besonders vulnerablen Patienten vorteilhaft (z. B. sehr alte
Patienten, Patienten mit Durchblutungsstérungen, Incompliance oder Osteoporose) [MAS92].

Im Vergleich zur internen Fixation gibt es auch Nachteile der externen Fixation [GFP02, S.33,
MAS92, S.408, PX19, S.66, Reu05, S.18, OA15, S.434]:

e ROtung der Pineintrittsstellen

e Grolle Hebelarme an den Schrauben, in Folge des Abstands durch das
Weichteilgewebe

e Schwerer Aufbau (bis zu 3 kg), dadurch Verénderung des Gangbildes



Externe Fixation im Einsatz an unteren Extremitaten 7

e Notwendigkeit zur Pinpflege

e Optisches Erscheinungsbild kann abschreckend wirken

e Nutzung von normaler Kleidung an unteren Extremitaten selten maéglich
e Geringer Patientenkomfort

Zudem gibt es Nachteile, welche nicht alle Aufbauten betreffen, da deren Auftreten von der
Compliance und den konkreten Gegebenheiten abhangt:

e Pininfektionen, bei etwa 3 % der Pins und 8 % der Gesamtmontagen

e Pinlockerungen (haufig in Kombination/in Folge von Pininfektionen oder durch
mechanische Belastungen)

e Ringsequester (nekrotischer Knochen ringférmig um den Bohrkanal) in Folge von
Infektionen oder Hitzenekrosen durch zu hohe Einschraubgeschwindigkeiten.

e Storung der Durchblutung durch eingesetzte Pins

2.1.2 Einordnung des externen Fixateurs in den Behandlungspfad beim DFS

Das Einsatzfeld der externen Fixation insbesondere in der Versorgung von Frakturen im
diabetischen Umfeld Gberschneidet sich bzw. grenzt zeitlich an weitere Versorgungsformen
an, welche alternativ oder erganzend verwendet werden kdnnen (siehe Bild 2-2). Wenn
maoglich wird vor dem operativen Eingriff der Ful mithilfe eines Vollkontaktgips (Total
Contact Cast, TCC) eine Ruhigstellung angestrebt, welche in einer Abschwellung resultiert,
die die anschlieBende Behandlung deutlich vereinfacht. Bei operativen Eingriffen wird bei
Bedarf kombiniert eine interne Fixation eingebracht, welche zum Teil auch langfristig im
Patienten bleibt. Nach dem Einsatz der externen Fixation wird der FuB in eine Orthese
uberfuhrt. Hierzu gibt es ebenfalls erste Ansatze aus der FAM der Universitat Paderborn, die
Nutzung der Fixation mit der Orthese zu parallelisieren. Langfristig soll ermdglicht werden,
dass die Mobilitat mithilfe eines Mal3schuhs gesichert wird. Dieser Behandlungspfad dauert
meist mehrere Monate bis hin zu zwei Jahren [LGR16], weshalb die Mobilisierung im
gesamten Prozess fur die Teilhabe relevant ist.

Abschwellen, Operativer
Ruhigstellen Eingriff Fixation Orthese MaRschuh
(TCC) (optional)

Bild 2-2: Einordnung der externen Fixation in den Behandlungspfad beim DFS. Fotos: Schréader,
Geseke
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2.2 Typen und Aufbauarten des Fixateurs

Nach den ersten 1843 von Malgaigne entwickelten Fixateur ahnlichen Aufbauten aus
einfachen Metallhaken wurde 1897 von Parkhill und Lambotte unabhdngig voneinander ein
externer Fixateur entwickelt. Bei diesem fixieren Schrauben mit Platten Knochenfragmente.
Dieses Konzept verbesserte Hoffmann 1938 durch den Einsatz von Kugelgelenken und
Brickenstaben, die eine individuelle Anpassung des Fixateurs wéhrend der Operation
zulassen [Barl0 S.1385]. llizarov baute ab 1950 ein weiteres Fixateur System [SPD+10
S.101]. Bei diesem wird der Knochen mithilfe von Drahten fixiert, welche zwischen
Metallringen gespannt sind.

Weitere Bauarten sind z. B. der Wagnerapparat zur Verldngerung von GliedmaRen, der
Pinfixateur [AYI1+13], der Zangenfixateur [GFP02, S.29] oder der Volkov Oganesyan
Fixateur [Sell5, S.4f]. Diese spielen in der Praxis der Frakturversorgung aufgrund der
Verbreitung der auf Ilizarov und Hoffmann basierenden Systeme eine untergeordnete Rolle.
[Her16, S.3f]

Im Vergleich zwischen Hoffmann Fixateur und llizarov Fixateur gibt es bei zweiterem
verschiedene Nachteile. Der Operationsaufwand ist grof3er, da die geometrische Position der
Komponenten stérker voneinander abhangig ist und die Dréhte nach dem Einbringen gespannt
werden mussen. [DSS19, S.108] Einbringung und auch Pflege eines Ilizarov Fixateurs
bendtigt daher speziell geschultes Personal. [GBM13, S.1534] Zudem bringt der Aufbau
durch seine Grof3e ein hohes Mal? an Unannehmlichkeiten flr die Patienten mit sich. [GBM13,
S.1535]. Zu den Vorteilen gehort, dass die Dréhte durch den geringeren Durchmesser im
Vergleich zu den Schrauben die Anfalligkeit fir Infektionen verringern. [San00, S.49f] Da
die Knochenfragmente tber die Gewindestangen graduell und Gber einen langen Zeitraum
zueinander verschoben werden konnen, ist es moglich, sowohl starke Deformitaten zu
korrigieren als auch Knochen zu verldngern [EMAO09, S.1325]. Zudem kann die Steifigkeit
des Aufbaus einfach angepasst werden. [DSS19, S.107f]

Aufgrund der hoheren baulichen Flexibilitdt liegt der Fokus in dieser Arbeit auf der
Behandlung mithilfe des Fixateurs nach Hoffmann.

2.2.1 Fixateur nach Hoffmann

Der Fixateur nach Hoffmann ist ein Baukasten. Dieser besteht urspriinglich aus drei
Komponenten [GFP02, S.29]: Stabe, Schrauben (bzw. N&geln) sowie Klemmen.

Die Stébe (auch: Briickenstdbe) waren urspringlich aus Stahl gefertigt [Sell5, S.3].
Inzwischen haben sich Stébe aus Carbon etabliert, da diese den Alternativen (Titan, Edelstahl,
Glasfaser) durch die hohe Tragféhigkeit und Steifigkeit im Verhaltnis zum Gewicht Uberlegen
sind [FAW+21, S.92f]. Die Stébe gibt es in verschiedenen L&ngen (typischerweise zwischen
100 mm und 650 mm) und Durchmessern (vier bis elf Millimetern, meist in drei Abstufungen
je Baukasten) zur Versorgung verschiedener Krankheitsbilder. Neben geraden Stében gibt es
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sowohl gewinkelte Stébe als auch gebogene Ausfuhrungen (siehe Bild 2-3) [Str21, DPS16,
Honl17, S.188].

Bild 2-3: Verschiedene Ausfiihrungen von Fixateurstében verschiedener Hersteller [Str21,
Zim-ol, DPS16]

Bei den Schrauben und N&geln lassen sich Schanz Schrauben (nach Alfred Schanz im
folgenden SS, in der Literatur auch z.T. Schanzsche bzw. Schanze Schraube genannt) und
Steinmann Né&gel (nach Fritz Steinmann, im folgenden SN, z.T. auch durchquerende Pins
genannt) unterscheiden. SS sind auf einer Seite mit einem Gewinde versehen. Aktuelle
Ausfuhrungen sind meist selbstbohrend und schneiden das Gewinde in den Knochen. [CO-ol,
S.5] Typischerweise werden sie durch beide Kortikalis eingebracht und nur ein Ende der
Schraube steht aus dem Korper hervor. Es existieren auch Spongiosaschrauben, welche ein
groberes Gewinde aufweisen [CO-ol, S.2f]. Diese werden in diesem Kontext jedoch nicht
weiter betrachtet. SN treten mit beiden Enden aus dem Kaorper hervor. Es gibt sie mit Bohr-
und Dreikantspitzen. Das Gewinde liegt (falls vorhanden) in der Mitte und ist vom restlichen
Durchmesser abgesetzt. Verbreitete Durchmesser liegen zwischen drei und sechs Millimetern,
wobei der Gewindedurchmesser meist einen Millimeter groRer ist. Beide Schraubentypen sind
in Bild 2-4 dargestellt.

< - e e S—

O TVTR YL SRR LAY

Bild 2-4: Steinmann N&agel mit Dreikantspitze und Gewinde (oben) sowie Schanz Schraube
(unten) [DPS16]

Zum Verbinden der Fixateur Elemente untereinander werden Klemmen genutzt. Abhangig
davon, was miteinander verbunden wird, kénnen drei Typen unterschieden werden (Bild 2-5).
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Der erste Typ verbindet Stdbe untereinander. Der zweite Typ verbindet eine Schraube mit
einem Stab. Diese beiden Versionen sind meist in einer Kombination aus Gelenken
ausgefuhrt, welche eine flexible Montage entlang von zwei Raumrichtungen und drei
Rotationsrichtungen zulassen. Der dritte Typ fixiert mehrere Schrauben in einer definierten
Position zueinander. Diese Klemmen weisen hadufig fur die einzelnen Schrauben lediglich
einen Freiheitsgrad auf, wodurch sich eine hohe Steifigkeit bei der Montage ergibt, jedoch die
Einbringung der Schrauben sehr genau erfolgen muss, um zu vermeiden, dass das System
vorgespannt wird. In nahezu jedem Baukasten gibt es Klemmen, welche eine Kombination
von mehreren Typen sind. Als Material fur die Klemmen wurde friher meist Edelstahl und
heute hdufiger Titan genutzt. Es gibt auch Ansédtze fir Klemmen aus 3D gedruckten
Materialien oder Ausfliihrungen aus Polymeren. [FAW+21, S.92f] Ursprunglich wurden zum
Spannen der Klemmen Flugelschrauben verwendet. Heute sind Vier- oder
Sechskantschrauben etabliert [Sel15, S.3f].

Stab-Stab Stab-Schraube Schraube-Schraube

@“ag‘a

0'® &.U A
Jaa 3 v
‘_,_l-l-' v

Bild 2-5: Bauformen von Fixateur Klemmen verschiedener Hersteller nach Funktion.
Einzelbilder: [Str21, Zim-ol, DPS16, Tas-ol]

Mithilfe des Hoffmann Baukastens lasst sich eine grof3e Anzahl an Aufbauten realisieren. An
den unteren Extremitdten sind verschiedene Aufbauformen etabliert. Unilaterale weisen
Schrauben und Verbindungstabe nur einseitig auf, weshalb meist ausschlie3lich SS genutzt
werden. Bilaterale Aufbauten nutzen auch SN und zeichnen sich durch Verbindungsstabe auf
beiden Seiten (medial und lateral) aus. Mischformen (wie z. B. trianguldre bzw. Zelt
Aufbauten oder Delta Fixateure) weisen eine hohe Steifigkeit auf. [ARS02, S.41ff, H6n08,
DPS16, S.22, RKM+14, S.1323]

2.2.2 Maoglichkeiten zur Einbringung von Schrauben und Né&geln in die Tibia

Die Schrauben und Né&gel des externen Fixateurs konnen in die Tibia innerhalb sogenannter
Safezones eingebracht werden, an denen sie keine Gefahr laufen z. B. Blutbahnen, Muskeln,
Nerven oder die Fibula zu verletzen [GNO7, S.17]. Da die Fibula beim Laufen keinen Anteil
am Korpergewicht tragt ist sie fiir die Einbringung von Schrauben ungeeignet [Net92, S.106].
MULLER ET AL. [MAS92, S.376f] stellen die Anforderung, dass die Haupttragelemente in der
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Tibia in der Sagittalebene einzubringen sind, jedoch scheint dies in der Literatur kein Konsens
zu sein. Bei der praktischen Einbringung stellen sich mehrere Herausforderungen:

e Finden und Treffen der Safezones: Abhangig von den anatomischen Gegebenheiten
des Patienten (z. B. vorhandene groRere Deformitéten oder Wassereinlagerungen) sind
anatomische Kennpunkte mitunter schwer zu ertasten.

e Anbohren: Zum Teil kénnen die Schrauben nicht normal zur Knochenoberflache
eingebracht werden. Hierbei ist insbesondere beim Anbohren der Schraube auf der
Vorderkante der Tibia eine hohe Gefahr des Abrutschens gegeben.

e Warmeentwicklung: Durch die Wandstarke der Kortikalis kann sich beim Bohren der
Knochen zu stark erhitzen.

e Bohrungstiefe: SS sind so einzubringen, dass sie beide Kortikalis durchdringen, jedoch
liegen in einigen Positionen (z. B. oberhalb des Fibulakdpfchens) empfindliche
Gebiete hinter dem Knochen, sodass die Schraube nicht zu tief eingebracht werden
darf.

e Positionierung der Schrauben zueinander: Die Schrauben werden in der Praxis meist
von Hand eingeschraubt, weshalb die Positionierung der Schrauben zueinander,
sowohl im Abstand als auch im Winkel zwischen den Schrauben variieren kann. Es
sind Bohrschablonen verfligbar, welche jedoch aus Grinden der Zeit oder der
Praktikabilitat (Probleme mit Abrutschen, siehe oben) selten eingesetzt werden.

Diese Gegebenheiten mussen bei der Entwicklung eines Hilfsmittels, welches an den externen
Fixateur angebunden wird, berticksichtigt werden. Die Safezones fur die Tibia weichen in der
Literatur zum Teil voneinander ab. Dies ist darauf zurtickzufiihren, dass flr die Einbringung
von Dréhten bei llizarov Fixateuren andere Safezones etabliert sind als fiir SN oder SS, jedoch
bei der Safe-Zone Beschreibung nicht benannt wird, fur welches Fixateursystem diese gelten
(z. B. [Nov20, S.26, H6n10, S.194, GNO7, S.17]). Ebenso gibt es praktische Aufbauten,
welche den Safezones widersprechen, jedoch trotzdem funktionieren (siehe Bild 2-6).

Bild 2-6: Beispielhafte Safezone in der Tibia (angelehnt an [GNOQ7, S.17] mit Darstellung aus
[SSS+18]) sowie praktisches Beispiel, das entgegen der Safezone Empfehlungen
umgesetzt ist. (Foto: Schrader, Geseke)
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Trotzdem ist zu beachten, dass die meisten Aufbauten den Vorgaben der Safezones folgen
und somit auch die verwendeten Fixateuraufbauten in ihren Auspragungsformen begrenzt
sind.

2.2.3 Fulsticke

Mit dem Ziel Patienten Uber den externen Fixateur zu mobilisieren, werden Ful3stiicke an den
externen Fixateur angebracht, welche dem Patienten erlauben, die betroffene Extremitét zu
belasten. Eine Belastung kombiniert mit Unterarmgehstiitzen ist zul&ssig, sobald die
vorliegenden Frakturen eine gewisse Tragfahigkeit aufweisen [San00, S.50, MAS92, S.390].
Neben ,,improvisierten” Modifikationen von externen Fixateuren (vgl. z. B. [RZ04]) existiert
eine Reihe an Fulistlicken, welche als Ergdnzung zu bestehenden Fixateurbaukésten gedacht
sind (siehe Bild 2-7). Diese sind bisher alle fur die Anbindung an hufeisenférmige Ilizarov
Ringe gedacht und in die Kategorie der Ilizarov- oder der Hybridfixateure einzuordnen.
Aufgrund des hohen Gewichtes der derzeit verfuigbaren Fixateure mit FuRstiicken von 1,5 kg
bis 3 kg [San00, S.5] sowie der weit ausladenden Struktur haben Patienten mit diesen
FuBsticken kein physiologisches Gangbild. Die Schrittweite nimmt zu, die
Laufgeschwindigkeit wird herabgesetzt und die AbstoRbewegung verandert sich [LSH+18,
S.631].

Um auszugleichen, dass der Fuf? durch den Fixateur ausgesteift wird, verfugen die Ful3stiicke
zum Teil Uber federnde bzw. ddmpfende Elemente (z. B. [Nov20, S.25, Str16, S.10]). Zur
patientenspezifischen Anpassung ist zum Teil ein Hohenausgleich zwischen den Seiten
moglich und die Fulsticke sind in verschiedenen L&ngen verfligbar [Strl6, S.10]. Die
Systeme sind laut Herstellerangaben aufgrund von Rutschgefahren nicht fir nasse oder 6lige
Untergriinde ausgelegt [Nov20, S.25].

Bild 2-7: Verschiedene am Markt befindliche FuRstlicke fur externe Fixationssysteme. 1.
Rocker Rail-Orthofix: [Ort-ol], 2. Dynex [Dyn-ol], 3. Novastep Walkie Pucks
[Nov20], 4. Stryker Circular External Fixation [Str16]

Alle am Markt existierenden FuBstiicke bedingen eine parallele Belastung von Fraktur und
Fixateur (siehe fr Implikationen Kap. 3). Zur vollstandigen Erfassung des Stands der Technik
in der Entwicklung der Ful3stiicke wurde eine Schutzrechtrecherche durchgefuhrt, um etwaige
in Entwicklung befindliche oder nie marktreif entwickelte Fu3stiicke fur die externe Fixation
zu finden. Diese ist in Tabelle 2-1 dargestellt.
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Tabelle 2-1: Ubersicht Gber naheliegende Patente zu FuBstiicken fiir externe Fixation

Patentnummer | Eigenschaften und Bild Anmeldung
Unterschiede im des Schutz-
Konzept rechtes
W020221 Externer Fixateur zur PTC, US,
1-2274A1 Frakturkorrektur mit EP
[RSC+20] paralleler Belastung
durch die Fraktur und
abnehmbaren Schienen.
US11419- Stabilisierungs- us
748B2 einrichtung am
[ZBJ+17] Fixateur, bei der der
FuR auf Sensor aufliegt.
Phagy TR | o
" T P i
N A— T
L. ~— ———————_ __ i
US2013158- Fixateur - Orthesen us, WO
550A1 Kombination, bei dem
[CAK+11] nur ein Teil der Last

durch den Fixateur
geleitet wird. Beide
Komponenten sind
zueinander beweglich.

Bild 2-10: Orthesenfixateur

Auch bei den patentierten Entwicklungen werden die Krafte parallel durch die betroffene
FuRregion sowie den Fixateur geleitet.
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2.3 Einflussgrofien auf die tGbertragbaren Lasten

Die maximal Gbertragbare Last bei der Patientenmobilisierung lber den externen Fixateur
wird durch das schwéchste Teilelement limitiert. Bei der Mobilisierung l&uft der Lastpfad
vom Knochen iber den Fixateur in den Boden (siehe hierzu Bild 3-13 in Kap. 3). Der Knochen
proximal der Einschraubstelle ist in seiner Form, GroRe und dem tragenden Querschnitt durch
die physiologischen Belastungen so ausgebildet, dass die Bodenreaktionskrafte in Folge des
Kdrpergewichts Gbertragen werden kdnnen. Ist dies nicht der Fall, ist eine Mobilisierung ohne
Lastreduzierung generell nicht moglich. Der Fixateur selbst kann nach Bedarf verstérkt
werden, weshalb die Ubertragbare Last primar durch die aus den Kontaktkraften resultierenden
Beanspruchungen am Knochen-Schrauben-Ubergang limitiert wird. Diese hangen von den
inneren Beanspruchungen im System und den Eigenschaften des Knochens ab. Die
EinflussgroRen, welche fir die Mobilisierung uber den Fixateur relevant sind (im Folgenden:
Parameter), konnen Auswirkungen auf auftretende duRere und innere Belastungen sowie die
Materialtragfahigkeit (zuléssige Beanspruchung) haben. Weiterhin gibt es Parameter, welche
z. B. durch den Arzt im konkreten Behandlungsfall beeinflusst werden kénnen und solche, die
sich lediglich ermitteln lassen. In Tabelle 2-2 ist eine Ubersicht tiber alle Parameter dargestellt.
Die patientenbezogenen Parameter, welche sich nicht beeinflussen lassen, werden im Kontext
der Anforderungsermittlung betrachtet.

Tabelle 2-2: Ubersicht der Einflussparameter

Bereich Parameter Beein- Einfluss Einfluss Einfluss Kapitel
fluss- auf auf auf
barkeit | auftretende | zul&ssige innere
Last Bean- Belastung
spruchung
Patient E-Modul des Knochens v 2.3.1
Festigkeit/Dehngrenze v
des Knochens
Knochengeometrie v
GroRe v 422
Gewicht
Laufverhalten ()
Schraube/ Materialeigenschaften v v v 2.3.2
Fixateur
Schraube Durchmesser v v
Typ v v
Fixateur Geometrische GroRken v v
Schraubenkonstellation v v
v v

Schraubenverbindung
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Federung/Dampfung v v
Durchfiihrung | Einbringung der v v 2.3.3
Schrauben

2.3.1 Knocheneigenschaften

Bei Rohrenknochen umgibt die harte Kortikalis die Spongiosa, welche schwammartig im
Inneren des Knochens liegt (siehe Bild 2-11). Bei Kortikalisschrauben (wie diese in der
externen Fixation verwendet werden) geschieht die Kraftibertragung lediglich zwischen
Schraube und Kortikalis, weshalb die Eigenschaften der Spongiosa fir die Kraftlibertragung
nur untergeordnete Relevanz haben und nicht weiter betrachtet werden. Die Spongiosa und
die Kortikalis eines Knochens weisen in der Realitdt ein inhomogenes, anisotropes
Materialverhalten auf. Allerdings wird in Publikationen, die die strukturmechanische
Knochensimulation thematisierten héufig ein vereinfachtes homogen, isotropes
Materialverhalten angenommen. Begriindet wird dies damit, dass es nur eine geringe Anzahl
an Untersuchungen zu mehrdimensionalen, ortsabhéngigen Materialkennwerten der humanen
Tibia gibt [DPC11, S.586].

Kortikalis (Frontal)

e

Spongiosa ~

[ ]

Schanz Schraube

Kortikalis (Dorsal)

Bild 2-11: Schematischer Aufbau eines R6hrenknochens mit eingebrachter SS

Fur die Charakterisierung der mechanischen Kortikaliseigenschaften haben sich verschiedene
Messmethoden etabliert, die jedoch zum Teil in stark unterschiedlichen Auspragungen der
Materialkennwerte resultieren. Dieses grundsétzliche Problem soll exemplarisch am Beispiel
des Elastizititsmoduls (E-Moduls) deutlich gemacht werden: Zug-Druck Prifungen
resultieren in niedrigeren Werten fiir den E-Modul, als Umrechnungen der Knochendichte auf
Basis von CT und Ultraschallberechnungen [KMS90, HSHO0, DAL12]. Bei der Berechnung
des E-Moduls mithilfe von FEM-Modellen basierend auf pu-CT Aufnahmen werden Werte
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zwischen den oben genannten Verfahren ermittelt [DPC11, GN09]. Andere Faktoren, welche
den gemessenen E-Modul beeinflussen sind in Tabelle 2-3 angegeben.

Tabelle 2-3: Einflussfaktoren auf den E-Modul in der Messung

Einflussfaktor Einflussart Quelle
Probengeometrie Quadratische Geometrie erzeugt hohere Werte als Rechteckige [Eva73]
Formalin Einlegen in Formalinlésung steigert E-Modul leicht [HOF98]

Feuchtigkeitsgehalt Trockene Kortikalis hat einen ca. 20 % hoheren E-Modul als | [NCH11]
feuchte Kortikalis

Verformungsrate E-Modul steigt mit Verformungsrate [NCH11]

Einfrieren/Auftauen Bei einmaligem Durchgang kein Einfluss, darliber hinaus, ggf. | [NCH11]
aufweichend

Basierend auf einer Literaturrecherche findet sich in Tabelle 2-4 eine Zusammenstellung von
verschiedenen E-Moduln E und Schubmoduln G fir die Kortikalis der Tibia sowie des
Femurs. Bei der Angabe eines orthotropen Materialverhaltens sind diese Werte
richtungsabhangig entlang, also longitudinal der Knochenachse (Lon.) sowie radial zur
Knochenachse (Rad.). Weiterhin wird die richtungsabhéngige Querkontraktionszahl v
aufgefuhrt. Da jedoch beim Knochen keine Konvention besteht, wie diese Richtungen zu
benennen sind, ist der Vergleich verschiedener Quellen erschwert.
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Tabelle 2-4: Ubersicht tiber Knochenkennwerte fiir die Kortikalis der Tibia und des Femurs

o A 7 > < m m @ © °
& 3 3 g 2 r Py - Py
= =) b=1 = > (=} o i) o Q
@ > =5 o S o > o
@ D Q. — N = =
5| B : g 35| B| 2
> E o o o
R = > ® ©
T
> 2
1] 21 14,2 4,6 3,2 0,32/0,6
[Bur76] T - 50-59 | bV 25,1
[EV74] T 6 26-75 | DV/ZzV | 19,3
[VG85) | T 14 19-35 | ZV 19,7£2,4
[KM77] T - - yAY 18,4 6,9/8,5 35/49 |24 0,31/0,62
[RATO3] | T 1 - yAYS 18,6+3,5
us 20,1+1,9
[HSHOO] | T 8 45-68 | US 30,9 20,1/19,5 | 5,7/52 | 4,1
[HOF98]® | T 16 55-98 | US 34,1 24,4/23,3
F 14 55-98 | US 32,5 22,6/23,5
[Mat67] T 16 - BT 14,145,1
F BT 12,8+2,5
[RBF74] | F 19 20-86 | ZV 17,1
DV 17,1
[RB75] F 20 21-86 | ZV 17,7 12,7 3,1 0,7 0,41/0,53
DV 18,2 11,7 0,38/0,63
Gesamt | 17 11,5 3,3 0,46/0,58
[DAL12] | F 8 48-52 | DV 19,146,3 5,6+1,2
[DPC11] | F 27 20-87 | FEM 21,9 17,5/18 6,9 6,6 0,26
[BRM76] | T - - DV 23,8
[Kat85] T DV 24,4
[Cow89] | T - - DV 18,4 8,5/6,9 49 2,4/3,6 | 0,12/0,62

Tibia T; Femur F; Zugversuch ZV; Ultraschall US; Biegetest BT; Druckversuch DV, Finite Elemente Methode

FEM

Es gibt nur geringe Unterschiede der Eigenschaften abhéngig von der Lage innerhalb des
Réhrenabschnittes in der Tibia [HOF98]. Auf Basis der vorliegenden Kennwerte lasst sich

2 E-Modul radial zur Knochenachse. Bei zwei Werten wurde in der Quelle unterschieden zwischen E-Modul
normal zur Frontal- und zur Sagittalebene

3 Nutzung von Formalin
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daher der Rohrenschaft der Tibia als transversal isotrop anndhern [MUH18]. Dies bedeutet,
dass die mechanischen Kennwerte normal zur Knochenachse gleich sind und sich die
mechanischen Kennwerte von 21 bei inhomogen, anisotropen Materialien auf finf reduzieren
(E-Long, E-Rad, G-Long/Rad, G-Rad/Rad, v). Bei Belastungen des Knochens in axialer
Richtung werden hauptsachlich Normalspannungen in der Kortikalis hervorgerufen. In
diesem Fall sind lediglich die Auspréagung von E-Long und die Poissonzahlen zur Kontraktion
bei Longitudinalbelastung wesentlich [RK20, S.154]. Aus Tabelle 2-4 sowie Tabelle 2-3
werden als Kennwerte fiir eine durchschnittliche Tibia E-Long = 19 GPa, E-Rad = 11,4 GPa,
G-Long/Rad =5 GPa, G-Rad/Rad = 4 GPa und v = 0,3 abgeleitet.

Eine radial belastete Schraube im Knochen ruft im Schraubloch primar eine Druckbelastung
hervor. Deswegen sind die Kennwerte fir ertragbare Spannungen und Dehnungen entlang
der longitudinalen Richtung fur statische Druckbelastungen in der Kortikalis in der Tabelle
2-5 nach der Druckfestigkeit aufsteigend sortiert aufgefuhrt. Leerstellen weisen darauf hin,
dass die Angabe in der Quelle nicht vorliegt.

Tabelle 2-5: Ertragbare Spannungen und Dehnungen in der Kortikalis

Knochen Anzahl Altersspanne Druckfestigkeit | Versagensdehn | Quelle
Einzelknochen [MPa] ung
Tibia 6 26-75 109 0,95 % [EV74]
20-39 151 [Yam70]
4 56-67 177 1,60 % [KMK+07]
50-59 183 [Bur76]
195 [BRM76]
203 [CBD+85]
Femur 39 46-99 153 1,30 % [MST16]
20-39 170 1,40 % [Yam70]
19 20-86 190 2,70 % [RBF74]
20 21-86 193 [RB75]
194 [BRM76]
206 [CBD+85]

Die Datenlage bezuglich der Quetschgrenze bzw. Dehngrenze an der Tibia ist gering.
Wahrend sich unter Zug ein deutlich nichtlineares, dehnratenabh&ngiges Verhalten zeigt,
welches auf eine Akkumulation von Schadigungen zurlckgefihrt werden kann, ist unter
Druckbelastung bei maRigen Dehnraten bis zur Druckfestigkeit ein lineares Verhalten
messbar [MUH18, S.122, FBD99, S.533]. Bei der Interpretation der Druckfestigkeit ist zu
beachten, dass sich die zul&ssigen Spannungen in vitro durch Anpassungsreaktionen des
Kdorpers nicht direkt auf die Situation in vivo Ubertragen lassen. Im Kontakt zwischen
Schraube und Knochen kommt es meist nicht zum direkten mechanischen Versagen, sondern
es tritt ein sukzessives Lockern des Pins auf (bei GRECHENIG ET AL. [GFP02, S. 33] 3 % der
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eingebrachten Pins). Dies geht verstarkt mit Infektionen am Pin einher. Die Ursache-
Wirkungsbeziehung zwischen Lockerung und Infektion wird jedoch kontrovers diskutiert
[AMC93, S. 776, MAS92, S.408, Reu05, S.3]. Die Zunahme von Pinlockerungen im
Zeitverlauf zeigen zudem die Herausforderung in der Interpretation der Kennwerte aus
Tabelle 2-5.

Neben der Unsicherheit durch die Anpassungsreaktionen des lebenden Knochens zeigen
beispielsweise KEMPER ET AL. und EVANS ET AL., dass der E-Modul zwischen den Patienten
um 10 % [KMK+07], bzw. 40 % [EV74] und die Druckfestigkeit sogar um bis zu Faktor 3
schwankt [MB98]. Diese Schwankungen korrelieren mit der Porositat und den histologischen
Eigenschaften wie der Dichte und GréRRe der Osteonen [MB98]. Der Einfluss des Alters auf
die ertragbare Druckspannungen ist kontrovers. Sowohl ein geringer Einfluss mit Blick auf
die Tibia [EV74, Bur76] als auch eine Abnahme der Streckgrenze mit zunehmendem Alter ab
der dritten Lebensdekade werden benannt [MUH18, S.126]. Zweitere Annahme wird dadurch
gestutzt, dass die Porositat des Knochens wahrend der zweiten Lebensdekade ein Minimum
bei 4 % aufweist und auf etwa 12 % im Alter von 60 Jahren steigt. Weitere Alterung oder
osteoporotische Erkrankungen kénnen die Porositat auf bis zu 50% steigern [OMS17, MST16,
S.4]. Der E-Modul sinkt daher um etwa 2% je Dekade [OSM17]. Die Bruchdehnung nimmt
nach OSTERHOFF ET AL. [OMS17] und MORGAN ET AL. [MUH18] um 5-10% pro Jahrzehnt ab.
Mit dem Alter steigt die Anzahl der auftretenden Mikrofrakturen, da sich die Architektur des
Knochens dndert und Schadigungen schlechter aufgehalten werden. Dies fiihrt dazu, dass der
Knochen durch eine initiale Schadigung auch makroskopisch schneller versagt [Kie91]. Die
Materialeigenschaften der Knochen sind bei zyklischen Belastungen zudem von der Frequenz
der Belastungssequenzen abhangig (z.B. Belastungen je Tag), da eingebrachte Spannungen
und Verformungen einen langeren Zeitraum fiir die Ruckstellung bendtigen. Steigende
Belastungsfrequenzen erhohen deshalb die auftretenden Spannungen, da der Knochen
weniger Zeit hat, die Spannungen abzubauen. [PX19, S.70f] Nach DONALDSON ET AL.
[DPS12B S.727] eignet sich die Betrachtung des Volumenanteils um die Schrauben, in
welchem ein Dehnungsgrenzwert berschritten wird, besser zur Versagensvorhersage als die
maximalen Spannungen. Dies liegt daran, dass die Kennwerte zur Versagensspannung
ungenau sind und die Dehnung weniger ber die Knocheneigenschaften bzw. die
Lage/Ausrichtung im Knochen variiert. Deshalb werden zum Teil dehnungsbasierte
Versagensvoraussagen genutzt, welche aufgrund des Referenzvolumens jedoch auch lediglich
untereinander vergleichbar sind [PX19, S.68].

Die Geometrie des Knochens beeinflusst die auftretenden Spannungen ebenfalls (siehe Kap.
6.1). Hinsichtlich der Lange variierten untersuchte Tibiae von mannlichen und weiblichen
Erwachsenen in der Studie von QUINTENS ET AL [QHV+19, S.1] zwischen 286 mm und
468,2 mm, wobei die Knochen der weiblichen Probandinnen im Schnitt kiirzer sind [AGJ+19,
S.140]. Bei langeren und breiteren Tibiae ist die dorsale Seite des Knochens runder ausgepréagt
[QHV+19, S.6].
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Zusammenfassend unterliegen die gemessenen Festigkeitskennwerte von Knochen starken
Schwankungen. Dies liegt insbesondere daran, dass es aktuell keine Mdglichkeit gibt, mithilfe
etablierter Diagnoseverfahren diese Kennwerte sicher patientenspezifisch in vivo zu ermitteln.

2.3.2 Einflussgréfien von Schraube und Fixateur

Die Materialauswahl fur Schrauben und Fixateur definiert die maximal ertragbaren
Spannungen und Dehnungen fiir beide Elemente. Durch deren Federeigenschaften werden
auch die auftretenden Kontaktkréafte beeinflusst. Wéhrend Edelstahl durch die hohere
Steifigkeit und Streckgrenze aus biomechanischer Sicht fir die Schrauben vorteilhaft ist, ist
Titan aus medizinischer Sicht wegen der Reaktionstragheit fur Pins besonders geeignet. Eine
Beschichtung der Schraube mit Hydroxylapatit kann der Entstehung von Pininfektionen und
Lockerungen vorbeugen [MPC+05, S.465]. Dieselben Effekte treten — wenn auch in deutlich
geringerem Male — bei Titanbeschichtungen auf. Trotz der Vorteile ist bisher nur bei einem
kleinen Anteil der Hersteller eine Hydroxylapatitbeschichtung fiir Fixateurschrauben
verfugbar. Die Nutzung von Polymeren als Schraubenwerkstoff ist derzeit Bestandteil der
Forschung [FAW+21, S.92f].

Wenn die Schrauben durch die Belastung zu stark gekrimmt werden (z. B. infolge einer
geringeren Steifigkeit), steigen die resultierenden Druckkréfte in der Kortikalis (siehe Bild
2-12).

Schraube mit Schraube mit
hoher Steifigkeit geringer Steifigkeit
Kortikalis
| B ) i -
— ~3 T
F F

|

Druckbereich

Bild 2-12: Veranderung der Druckkrafte durch die Schraubensteifigkeit. Eigene Darstellung
erweitert in Anlehnung an [GNO7, S.15]

Fixateurschrauben unterscheiden sich neben dem Material und den in Kap. 2.2.1
unterschiedenen Auspragungsformen (SN, SS sowie Schrauben fur Kortikalis und Spongiosa)
beziiglich der GroRe. Durchmesser zwischen 2,5 mm und 6 mm sowie Langen von bis zu
250 mm haben sich abhangig vom Anwendungsfall etabliert. Generell wird darauf verwiesen,
dass grofRere Schraubendurchmesser Spannungen im Knochen reduzieren [ESW+90, S.457,
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GNO07, S.14, DPS12, S.1768, JPV+92, S.1003, AMC93, S.777]. Jedoch sollte fiir die
Tragféhigkeit des verbleibenden Knochens der Durchmesser der Schraube nicht 1/3 des
Knochendurchmessers Uberschreiten [GNO7, S.14]. In &lteren Quellen wird auch 40 % als
Grenzwert angegeben (laut SCHMEISSER ET AL. 1969, zitiert in [BK78, S.43], Originalquelle
nicht auffindbar).

Der Fixateur selbst ist inzwischen meistens aus Carbonfaser Komponenten aufgebaut, jedoch
gibt es auch Versionen aus Titan, Edelstahl oder Glasfaser [FAW+21]. Die
Materialeigenschaften typischer Vertreter dieser Materialien in der Medizintechnik sind in
Tabelle 2-6 zusammengestellt. Bei den Fasergelegen GFK und CFK variieren die
Eigenschaften z. B. abhéngig von dem Verarbeitungsverfahren, den verwendeten Harzen und
dem Gelege, wéhrend bei den Metallen die Eigenschaften abhangig von den konkreten
Legierungen sind [WDJ18, S.494f, RG-ol]. Fur die praktische Nutzbarkeit des Fixateurs ist
das Verhaltnis von Tragfahigkeit bzw. Steifigkeit zum Gewicht wesentlich.

Tabelle 2-6: Eigenschaften der Materialien fir Schraube und Fixateur

Material Dehngrenze Zugfestigkeit Bruchdehnung E-Modul Dichte

[MPa] [MPa] [GPa] [g/em?]
Titan 3.7164 830 900 8-10 % 105 4,5
Edelstahl 1.4404 220-260 530-680 40 % 193 7,8-8
CFK (Quasiisotropes - 900 15-3% 88 15
Laminat)

Der Aufbau des Fixateurs hat einen wesentlichen Einfluss auf die inneren Belastungen,
welche am Gesamtsystem hervorgerufen werden. Allerdings kann das Design nicht nur hin zu
einer minimalen Beanspruchung optimiert werden, sondern ist auch medizinisch begriindeten
Restriktionen unterworfen. Beispielsweise kann der Abstand zwischen dem Knochen und den
Klemmen der Schrauben variiert werden, allerdings ist das Mal3 nach unten hin begrenzt.
Begriuindet ist dies durch die Dicke des Weichteilgewebes, welches den Knochen an der
Einbringungsstelle umgibt sowie durch den notwendigen Abstand zwischen Haut und
Klemme, der zum Reinigen des Eintrittsloches benétigt wird. Muss eine Drainage um den Pin
angebracht werden, ist mehr Platz notwendig. Gleiches gilt, wenn die Haut um den Pin
massiert werden soll, um ein Einwachsen zu verhindern. [San00, S.49] In der Literatur wird
deshalb eine Bandbreite zwischen 5 mm und 40 mm Abstand angegeben [WMS85, S.95,
GNO7, S. 16]. In der Praxis ist es moglich, dass der Aufbau nach dem postoperativen
Abschwellen naher an den Korper angebracht werden kann.

Die Konstellation der Schrauben meint die Kombination verschiedener Schraubentypen sowie
deren Anzahl und Anordnung zueinander. Innerhalb der in Kap. 2.2.2 beschriebenen Grenzen
konnen die Schrauben in die Tibia eingebracht werden. Durch eine Erhéhung der
Schraubenanzahl kann die auftretende Spannung je Schraube reduziert werden. Da eine
Steigerung der Schraubenanzahl ein hoéheres Risiko fir Pininfektionen mit sich bringt, das
Weichteilgewebe zuséatzlich schadigt und zudem die Steigerung der Tragfahigkeit mit jedem
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weiteren Pin relativ gesehen abnimmt, muss der Vorteil der zusatzlichen Schrauben
abgewogen werden [ARS02, S.33].

Der Aufbau des Fixateurs entscheidet daruber, wie die Schraubenpaare untereinander und mit
dem FuBstuck verbunden werden. Verschiedene Aufbauarten des Hoffmann Fixateurs
(Unilateral, Delta, V-Form) sind bereits fur die Frakturbehandlung, jedoch noch nicht fir die
Mobilisierung uber den Fixateur etabliert. Das FuBsttick, Gber welches die Gewichtskraft in
den Fixateur eingeleitet wird, kann durch seine Dd&mpfungseigenschaften die Weiterleitung
des Bodenreaktionskraftverlaufs beeinflussen.

2.3.3 Durchfiihrung der Fixateureinbringung

Hohe Temperaturen beim Einschrauben oder Vorbohren fiihren zu Schadigungen des
Knochens (Hitzenekrosen), was ein friihzeitiges Ausbrechen der Schraube aus dem Knochen
verursachen kann [OA15, S.434]. Werden mehrere Schrauben gemeinsam in einer Backe
geklemmt, hat der korrekte Abstand und die Parallelitat der Einbringung einen Einfluss auf
die Vorspannung der Schrauben. In der Praxis sind die Pins tberwiegend nicht parallel
eingebracht [LZH+18, S.115]. Neben dem handwerklichen Kénnen des Operateurs l&sst sich
dieser Einfluss auch auf die Nutzung von Hilfsmitteln wie Bohrhilsen zurickfihren.
Richtlinien und Schulungen der Hersteller der Schrauben und Klemmen (z.B. [Str16],
[MAS92], [DeP16]) adressieren diese EinflussgroRen bereits, um eine groBtmogliche
Tragfahigkeit je Schraube zu erreichen, weshalb diese Aspekte im Rahmen dieser Arbeit nicht
weiter betrachtet werden. Zum Teil werden Schrauben vorgespannt, sodass diese bei der
erwarteten Belastung zunéchst entlastet werden [MAS92, S.50]. Die GroRe der Vorbohrung
(insofern benotigt) beeinflusst die radiale Vorspannung. Ublich sind 0,1 - 0,2 mm UntermaR.
Hier ist zwischen einem sicheren Sitz der Schraube sowie der Gefahr -einer
Knochenschédigung abzuwéagen [MAS92, S.50].

2.4 Mechanische Untersuchungen von externen Fixationssystemen an der
Tibia
Bisher durchgefiihrte mechanische Untersuchungen an externen Fixationssystemen fur die
unteren Extremitaten, im Speziellen der Tibia, sind in Bild 2-13 entlang der
BetrachtungsgrofRen der Festigkeitslehre (Belastungen, Verformungen, Beanspruchungen,
Versagen [HIR03, S.2]) eingeordnet. Hierbei ist neben der Betrachtungsgréfle auch
unterschieden nach der Methodik, die bei den Untersuchungen eingesetzt wurde (theoretische
Modellbildung, FEM, praktische Versuche) sowie den verwendeten Knochenarten und
Testarten (Kunstknochen, realer Knochen, Versuch in vitro, Versuch in vivo). Die eigenen
Veroffentlichungen [BSS+23] sind ebenfalls eingepflegt. Zu den auftretenden Belastungen
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speziell fiir die Mobilisierung ber den Fixateur sind keine Quellen bekannt. Diese Thematik
wird in Kap. 4.2.2 betrachtet.
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Bild 2-13: Einordnung bestehender Untersuchungen oder Reviews innerhalb der
BetrachtungsgroRen der Festigkeitslehre

Der Uberwiegende Teil der Studien zur Tragfahigkeit von Fixateursystemen zielt auf die
Verbesserung der  Steifigkeit (sprich:  Untersuchung der Verformungen) als
Hauptbewertungskriterium zur optimierten Frakturheilung ab [LZH+18, S.115]. Weiterhin
zeigt sich, dass es derzeit keine Untersuchung gibt, welche strukturiert den gesamten Prozess
von der Ermittlung der Belastungen uber die daraus resultierenden Beanspruchungen und das
Versagen betrachtet.

Standardisierte Tests (z. B. zur Priifung von Fixateurschrauben wie die [ASTM F543])
beziehen sich nur auf einzelne Komponenten und nicht auf das Zusammenspiel der
Komponenten mit dem Knochen [FAW+21]. Die ASTM F1541-17 [ASTM F1541]
referenziert auf diese Einzelprifungen fur Biegeversuche an den Schrauben und
Fixateurelementen und erganzt diese um einen Baugruppenversuch, bei dem eine Fraktur
uberbrickt wird mithilfe von 2 SS je Knochenfragment. Es gibt jedoch keine genormten
Lastfalle fur Fixateurverbiinde an den unteren Extremitaten [FAW+21, S.92f], weshalb in den
durchgefuhrten Versuchen in der Literatur erhebliche Bandbreiten zwischen 50 N und 3000 N
auftreten. Die Vergleichbarkeit zwischen Versuchen ist erschwert, da es keine standardisierten
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Versuchsaufbauten  fir groRere Fixateure gibt, bzw. solche, welche andere
Schraubkonstellationen als 2 SS verwenden und die Eigenschaften (z. B. E-Modul) von
Humanknochen um mehr als Faktor 2 variieren [AY1+13, S.190]. Weiterhin sind die
Anpassungsreaktionen in vivo nicht durch Versuche in vitro abbildbar, weshalb quantitative
(Simulations-)  Ergebnisse nur schlecht (bertragbar sind [Jasl0, S.455]. Die
Knocheneigenschaften verdndern sich zudem abhangig von der Belastungs-Zeit-Historie.
Jedoch wirken die mechanischen Effekte fir eine Lockerung der Pins schneller als die
biologischen Anpassungsreaktionen [PX19, S.66].

Um qualitative Effekte zu untersuchen, ist die Verwendung von Kunstknochen oder der FEM
hilfreich [ESW+90, S.459]. Herausfordernd hierbei ist, dass nur Spannung oder Dehnung
ermittelt und als Versagenskriterium herangezogen wird [PX19, S.3]. In der simulativen
Modellbildung ist die Gestaltung des Kontaktes zwischen Knochen und Schraube ein
wesentlicher Einflussparameter. Hierbei gibt es Ausgestaltungen mit verbundenen und
getrennten Kontakten sowie mit und ohne radiale Vorspannung. Zuletzt gibt es grofe
Schwankungen bei den verwendeten mechanischen Eigenschaften der Knochen (E-Modul,
Materialmodell) [Gef04, S.316, MPS12].

Da die zulédssigen Querbelastungen von Knochenschrauben nicht mit der Auszugskraft
korrelieren [GNO7, S.15] und deren Kennwerte zudem massiven Schwankungen (z. B.
zwischen 206 N und 1540 N) abhangig von der Knochenqualitdt unterliegen [HKT94,
S.2417], sind Versuche zu dieser Thematik (z. B. [ZTCO05, S.795, PRM+07, S.2, AC00, S.65])
nicht in die Grafik eingeordnet.

2.4.1 Untersuchungen zu Verformungen und Steifigkeit von externen
Fixateuren

Die aufgelisteten Untersuchungen zur Verformung bzw. Steifigkeit von Fixateuren basieren
alle auf der Betrachtung von Frakturbehandlungen, bei welchen der Fixateur und die Fraktur
parallel belastet werden und deshalb eine héhere Steifigkeit des Fixateurs eine reduzierte
Belastung der Fraktur selbst bedingt (siehe Bild 2-14). Die Steifigkeit des Fixateurs wird
untersucht in Abhangigkeit von der Anzahl, Form und Anordnung der Schrauben, dem Typ
(z. B. Hoffmann oder llizarov) und dem Aufbau des Fixateurs (z. B. mono- oder bilateral,
einzelne oder mehrere parallele Briickenstabe).

ASCHE ET AL. [ARS02, S.33f] haben basierend auf mechanischen Balkenmodellen die zu
erwartenden Steifigkeiten verschiedener Fixateuraufbauten hergeleitet. JASINSKA [Jas10]
beschreibt die Verformungen bei der Frakturheilung zwischen Fixateur und Knochen mithilfe
von Federersatzmodellen. Mithilfe der FEM werden Aufbauten betrachtet, bei denen der
Frakturspalt noch nicht konsolidiert ist und daher keine Last tragt. Die Gesamtbelastungen
liegen bei allen Untersuchungen unter 450 N. Wesentliche Auswertungsgrofle ist die
Verschiebung im Frakturspalt. [WKM+07, LZH+18, RZK21, CKA82, ACO00, JPV+92,
OLJ+04] Ein Teil dieser Simulationen wurde durch praktische Versuche begleitet [KTB11,
ARP19]. Hierzu wurden sowohl kiinstliche Knochen, bzw. Ersatzmaterialien wie
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Aluminiumrohre [SHB82, HBH80] und Kunststoffknochen [GBJ11] als auch tierische
[AMC93] oder humane Tibiae [KTB11] genutzt. Die Belastungshéhen lagen zwischen 200 N
[ARP19] und 700 N [FAW+21].
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Bild 2-14: Stilisierter Versuchsaufbau zur Verformung von externen Fixationsaufbauten an
den unteren Extremitaten, angelehnt an [ARS02, S.32]

Aus den Untersuchungen geht (bereinstimmend hervor, dass ein steigender
Schraubendurchmesser, ein hoherer E-Modul der Schrauben, ein verringerter Abstand
zwischen Fixateur und Knochen sowie bilaterale Aufbauten die Steifigkeit des Systems
steigern. In den mechanischen Ersatzmodellen werden insbesondere der Durchmesser der
Schraube (mit einer positiven Korrelation zur Steifigkeit zwischen der zweiten und vierten
Potenz) und der Abstand des Fixateurs zum Knochen (mit einer inversen Korrelation zur
Steifigkeit in der dritten Potenz) als relevante Einflisse hervorgehoben. [ARS02, S.33] Die
qualitativ beschriebenen Einfliisse aus den mechanischen Ersatzmodellen werden in der FEM
und den praktischen Versuchen insgesamt bestétigt, jedoch zeigen sich aufgrund der
verschiedenen Aufbauten, Prufarten und Modellbildungen grofe Schwankungen in den
quantitativen Ergebnissen.

2.4.2 Untersuchungen zu Beanspruchungen von externen Fixationssystemen

Bei den Untersuchungen zum beanspruchten Zusammenspiel aus Knochen und Fixateur liegt
der Fokus der bisher durchgefiihrten Untersuchungen auf dem Knochen. Aus den
theoretischen Modellen geht (bereinstimmend hervor, dass sich ein steigender
Schraubendurchmesser, die Steifigkeit der Schraube und ein verringerter Abstand zwischen
Fixateur und Knochen positiv auf die Beanspruchung des Knochens auswirken und ebenso
die Verformung reduzieren.

JASINSKA [Jasl0] nutzt die zuvor genannten Federersatzmodelle zur Ermittlung der
Schnittreaktionskréfte und der Verformungen bei der Frakturheilung. Die Effekte im Kontakt
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zwischen querbelasteter Schraube und Knochen, abhéngig von der Ausgestaltung der
Schraube sind ebenfalls theoretisch beschrieben. Als wesentliche Beanspruchung mit Blick
auf die zu erwartenden Schéadigungen im Knochen insbesondere bei grofien Schwankungen in
den Knochenkennwerten wird die Materialdehnung, spezieller das Uberdehnte Volumen
identifiziert. [GNO7, S.15, PX19, S.68] RAMLEE ET AL. [RKM+14] untersuchen die parallele
Belastung einer Fraktur an der distalen Tibia und eines Hoffmann Fixateurs aus Titan mit
350 N. Abhangig vom Aufbau des Fixateurs treten Spannungen zwischen 382 MPa im
ungunstigsten und 136 MPa im gunstigsten Aufbau auf.

Bei isolierten Untersuchungen einer einzelnen Schraube, bzw. eines einzelnen
Kirschnerdrahtes im Knochen zeigt sich, dass die Beanspruchung in der Kontaktstelle stark
von der Knochenqualitdit abh&ngt und das Uberdehnte Volumen bei schlechter
Knochenqualitdt im Gegensatz zu normaler Knochenqualitdt um bis zu Faktor vier steigt.
[DPS12, S.1768f, DPS12B]. Es gibt bei 700 N Belastung sowohl bei zwei als auch bei drei
verbundenen Schrauben mit je sechs Millimetern Durchmesser tberdehntes Volumen im
Knochen. Dieses ist jedoch zum Teil so gering, dass nicht Klar ist, ob es negative Effekte
hervorruft. Weiterhin zeigt sich in der Simulation, dass der Einsatz von Titanschrauben das
uberdehnte VVolumen vergroRert. [DPS12, S.1768]

2.4.3 Untersuchungen zum Versagen von externen Fixationssystemen

SCHULER [Sch03, S.58f] untersucht Fixateur Aufbauten in 10 humanen Tibiaepaaren von
Personen zwischen 59 und 85 Jahren. Eingesetzt werden drei verschiedene Fixateure (Hybrid-
, Hoffmann- und Zangenfixateur), die je eine eingebrachte Fraktur Giberbriicken, welche unter
Belastung keinen Kontakt aufweist. Es werden je Knochenfragment zwei Schrauben mit
5mm Durchmesser verwendet. Es sind keine Informationen tber die Ausspannldngen
bekannt. Bei Belastungen von 300 N weisen die ersten Knochen bereits Schadigungen auf,
ebenso sind Fixateur Schrauben verbogen.

Aufgrund der Anpassungsreaktionen des Korpers konnte gezeigt werden, dass sich das
Ausschraubmoment in vivo nicht durch in vitro Untersuchungen simulieren lasst [OFR+99].
Bisher ist keine Untersuchung bekannt, welche einen solchen Vergleich fir die Pinlockerung
bei Querbelastung der Schrauben durchfiihrt. Vom Versagen des Kontaktes zwischen
Knochen und Schraube kann gesprochen werden, sobald die eingebrachte Schraube sich
gelockert hat. Griinde kdnnen thermische Schéden, mechanische Schaden (wéahrend oder nach
der Implantation) oder Entziindungen sein. [Reu05, S.31f] Im Rahmen dieser Arbeit werden
mechanische Schéden, die nach der Implantation auftreten betrachtet. REUTHER [Reu05] weist
in seiner Arbeit darauf hin, dass es eine Vielzahl an Definitionen fur eine gelockerte Schraube
gibt, wodurch der Vergleich verschiedener praktischer Versuche erschwert wird. Die von ihm
vorgestellten Lockerungsdefinitionen beziehen sich alle auf Ausdrehmomente, bzw. die
Verhaltnisse zwischen Ein- und Ausdrenmomente weshalb diese fir SN nicht anwendbar sind
[Reu05, S.85].

Zur Untersuchung der Anpassungsreaktionen und damit Lockerungen im Knochen wurden
von REUTHER [Reu05, S.15] 27 Schafe mit externen Fixateuren versorgt. Es zeigt sich, dass
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Infektionen weniger Einfluss auf die Pinlockerungen haben als die mechanischen
Belastungen. Wird die Schraube instabil, wird die Instabilitit durch eine aktive
Knochenresorption weiter beschleunigt. Die Anzahl der Lockerungen steigt Gber die Zeit
zunachst an und fallt nach etwa vier Monaten wieder ab, da dann die Anpassungsreaktion des
Korpers, eine Zwischenschicht aus Bindegewebe auf der Schraube auszubilden,
abgeschlossen ist. [Reu05, S.87, WML+95] AROET AL. [AMC93] haben in ihrem Versuch mit
57 Hunden den Knochenschwund aufgrund der mechanischen Belastungen nach der
Implantation beobachtet. Hierbei zeigte sich, dass der initiale E-Modul des Knochens
deutlichen Einfluss auf das MaR der natiirlichen Knochenresorption hat. Ebenso konnte
gezeigt werden, dass ein groRerer Pindurchmesser die Resorption reduziert. [AMC93,
S.766ff] Beide Untersuchungen haben keine absoluten Belastungswerte in Relation zu den
Knochenreaktionen gesetzt.

Die beiden vorhandenen Fallbeispiele, bei denen Patienten mithilfe von externen Fixateuren
mobilisiert wurden, waren nicht ersichtlich in eine Studie eingebunden. Hierbei handelt es
sich lediglich um zwei Beispiele, in denen externe Fixationssysteme so umgebaut wurden,
dass die Patienten unter Volllast damit laufen konnten. LAM ET AL. [LGR16] haben einen
Patienten wahrend einer Beinverlangerung Uber einen llizarov Fixateur fir 13 Monate
mobilisiert (siehe Aufbau: Bild 2-15). Hierbei wurde die gesamte Gewichtskraft des Korpers
vom Fixateur getragen und in eine konventionelle FuBprothese geleitet. ROUKISET AL. [RZ04]
haben ebenfalls Patienten mit einem umgebauten Ilizarov Fixateur unter Teillast mobilisiert,
allerdings war hierbei der Ful® noch vorhanden. In beiden Versuchen wurde von keinen
Komplikationen berichtet. In der Literatur fehlt bisher die strukturierte Untersuchung der
Anpassungsreaktionen und der Pinlockerungen beim Menschen unter Querbelastung der
Schrauben oder Pins. Die Versuche von ROUKIS ET AL. und LAM ET AL. zeigen, dass die
Mobilisierung auch unter Volllast grundsétzlich moglich ist, allerdings ist derzeit nicht
bekannt, bei welchen Fixateuraufbauten oder Knocheneigenschaften dies umsetzbar ist. Diese
Avrbeit soll dabei unterstiitzen, diese Liicke zu schlieRen.

Bild 2-15: Mobilisierung tber llizarov Fixateur in Kombination mit Fuprothese [LGR16]
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3. ZIELKONKRETISIERUNG UND ARBEITSHYPOTHESEN

Die aktuelle Versorgung der schweren Félle des DFS mit externen Fixateuren erfordert, dass
die Patienten die betroffenen GliedmaRen fir eine gewisse Zeit nicht oder nur mit
Teilbelastung nutzen, damit die Frakturheilung in der externen Fixation erfolgreich ist. Dies
liegt daran, dass bei allen verfligbaren externen Fixationsaufbauten bisher die Last parallel
durch die Frakturstelle und den Fixateur geleitet wird.

Fur die Mobilisierung wird ein Fixateursystem ben6tigt, welches die Gangbelastung
aufnehmen und in die gesunden Korperbereiche einleiten kann sowie zeitgleich die
Ruhigstellung der betroffenen FuBBbereiche sicherstellt. Dies kann dadurch erreicht werden,
dass mit dem Fixateur ein neuer Lastpfad zwischen dem gesunden Korperteil und dem Boden
geschaffen wird, welcher die betroffene Korperstelle vollkommen umgeht. Ein solches
Konzept ermoglicht die Patientenmobilisierung unmittelbar nach der Operation, bei
zeitgleicher langerfristiger Ruhigstellung. Das Wirkprinzip des Hilfsmittels ist in Bild 3-1
dargestellt.
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Bild 3-1: Ansatz fur veranderten Kraftfluss zur Mobilisierung Giber den Fixateur
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Die Einbringung der Bodenreaktionskraft geschieht (ber den Fixateur, da andere
Kraftibertragungen (z.B. Tulpen zur Abstitzung am Knie) aufgrund der
Durchblutungsprobleme (siehe Kap. 1.1) nicht verwendbar sind. Da das Hilfsmittel an einen
Fixateur angebunden werden soll, muss es geometrisch flexibel sein und von den
Verformungs- und Belastungseigenschaften anpassbar sein. Deshalb wird eine
patientenspezifische Fertigung angestrebt. Dies soll durch den Einsatz von automatisierten
Fertigungsverfahren flr Carbonteile in Stlickzahl eins erreicht werden. In dieser Arbeit sollen
somit die beiden Hypothesen untersucht werden, dass:

1. Die Bodenreaktionskraft beim Gehen vollstdndig Uber einen externen Fixateur in die
Tibia eingekoppelt werden kann.

2. Ein derartiges Hilfsmittel als Anbauteil fiir den externen Fixateur automatisiert aus
Carbon gefertigt werden kann.

Um die Hypothesen zu klaren und somit das Gbergeordnete Ziel der Arbeit (siehe Kap. 1.2)
zu erreichen, sind fiir die Arbeitsfelder aus Bild 1-1 jeweils Ziele konkretisiert. Diese sind in
Tabelle 3-1 dargestellt.
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Tabelle 3-1: Ziele dieser Arbeit
Entwicklungsstand Arbeitsfeld Ziele in dieser Arbeit Kap.
Grundlagen Anforderungsermittlung  Sozialmedizinische Anforderungen kldren 4.1
Mechanische Anforderungen klaren 4.2
Rechtliche Anforderungen und 4.3
Definitionsliicken klaren
Fertigung Automatisiertes CFK-Fertigungsverfahren 5
auswéhlen
Ermittlung der Ermittlung der Einflussgrofien 2.3
Uibertragbaren Lasten Quantifizierung der Relevanz der 6.1
EinflussgroRen durch analytische
Modellbildung
Simulative Untersuchung der 6.2
Einflussgrofien
Experimentelle Untersuchung der 6.3
EinflussgroBRen am Kunstknochen
Experimentelle Untersuchung der 6.4
EinflussgréRen am Tierknochen
Experimentelle Untersuchung der 6.5
Einflussgréfen am Humanknochen
Prototypische Umsetzen Verbesserungspotenziale derzeitiger 7.1
Hilfsmittelentwicklung Losungen identifizieren
Gestaltungsgrundlagen erarbeiten 7.2
Prototypenumsetzung 7.3
Testen Verbesserung von Testverfahren fur 8.2
Knochen-Schrauben-Verbund
Verbesserung von Testverfahren fur 8.3
Knochen- Schrauben-Fufstiick-Verbund
Verbesserung von Testverfahren fur in 8.4
vivo Testung
Bewerten Bewertung der Erkenntnisse 8.3.3/8.4.4

Die Erarbeitung der Grundlagen hat zum Ziel, eine Basis fir zukilnftige Entwicklungen im
Bereich der Fixateurmobilisierung zu stellen. Die Umsetzung in dieser Arbeit wird
durchgefihrt fur die Anbindung an einen Hoffmann Fixateur, welcher mit Schrauben entlang
der Sagittal- und Frontalebene ausgeftihrt ist. Diese Auswahl wird aufgrund der Flexibilitét
des Hoffmannsystems und der bestehenden praktischen Erfahrungen zur Mobilisierung tber

das Hoffmannsystem durchgefihrt.
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4. ANFORDERUNGEN AN FIXATEURFUBSTUCKE

Zur Ermittlung der Anforderungen, wird das Hilfsmittel aus verschiedenen Blickwinkeln
betrachtet. Da viele Teilaspekte noch zu definieren sind und es keine Standards flr die
Strukturierung und Aufnahme von Anforderungen an diese Produktkategorie gibt, ist diese
Anforderungsstrukturierung und die abgeleitete Anforderungsliste (Kap. 4.4) nicht gemaR den
sonst weit verbreiteten VVorgaben nach Ruprp [Rup04] erstellt. Stattdessen hat sie zum Ziel, die
Entwicklung eines Prototyps zu strukturieren, der selbst Teil der Anforderungsbeschreibung
fiir kiinftige Produkte werden kann [Hau04]. Die Anforderungen werden entsprechend den
Regeln zum Aufstellen von Anforderungslisten nach CONRAD [Con98] bzw. PAHL ET AL.
[PBW+03] mithilfe der Prototypenmethode zusammengestellt.

Die Kategorien bilden die Struktur des Kapitels, sodass im ersten Abschnitt aus Sicht der
Sozialmedizin, im zweiten Abschnitt aus mechanischer Perspektive und im dritten
Abschnitt rechtliche Anforderungen zusammengestellt sind. Abschluss bildet im vierten
Abschnitt die Zusammenfassung der Anforderungen. Eine Ubersicht iber
Anforderungskategorien in diesem Kapitel ist in Tabelle 4-1 dargestelit.

Tabelle 4-1: Anforderungskategorien flr das FuRstiick

Art Anforderungskategorie fur das Ful3stick Kapitel

Wunsch | Usability (Nutzbarkeit) 41.1
Kosten 41.2
Einbringung in die Versorgungskette (Herstellbarkeit, Bereitstellung) 4.1.3
Federung 4.2.1
Abrollung

Pflicht Tragfahigkeit 4.2.2
Lebensdauer 423
Rechtliche Regulatorien 4.3

4.1 Sozialmedizinische Anforderungen

Die Anforderungen, die sich aus der Sicht der praktischen Nutzbarkeit des Ful3stiickes ableiten
setzen sich zusammen aus den Bedarfen, welche der Patient hat und den Anspriichen der
behandelnden bzw. pflegenden Personen (Arzte, Pfleger).

4.1.1 Usability (Nutzbarkeit)

Aus Sicht der Patienten sollten moglichst viele Alltagsaktivitdten moglich sein. Eine
Gewichtsreduktion auf 800 g ermdglicht die meisten Formen der Fortbewegung, weshalb

4 Gewicht von schweren Sicherheitsschuhen je Schuh.
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dies als ZielgroRe fur das Gesamtsystem angesehen wird. Das Fulistiick soll um den Fuf3
maoglichst gering aufbauen, um das Tragen einer Hose zu erméglichen. Ubliche Hosens haben
am FuB die engste Stelle mit einer moglichen AufbaugréBe von 2,5 cm. Optional ist es
maoglich Hosen zu nutzen, welche seitlich gedffnet werden. Mit dem Fixateursystem ist es
maoglich zu duschen [San00, S.52], weshalb dies auch durch das FuBstiick nicht behindert
werden sollte.

Aus Sicht der Behandelnden ist die flexible Anpassung des Fufstiickes an die bestehende
Situation entscheidend, da die Einbringung des Fixateurs nicht immer exakt erfolgt. Das
FuBstlick muss einfach montiert werden konnen und fir eine moglichst grofle Zahl an
Indikationen geeignet sein. Zudem sollte das Fuf3stiick Uber die gesamte Behandlungsdauer
funktionieren und keinen Tausch erfordern. [ARS02, S.41] Fir die Ausheilung ist es zum Teil
notwendig leichte Belastungen auf die betroffenen FulRregionen auszuiiben (z. B. im Rahmen
von Physiotherapie) [LSH+18, S.628, MAS92, S.390, FRO7, S.25]. Dies sollte das Fufstiick
ermoglichen und zu diesem Zweck einfach demontierbar sein.

Als Medizinprodukt am Patienten, muss sich das Fulstlick sterilisieren lassen. Eine Dampf-
sterilisation erfordert eine Bestandigkeit gegen 132°C heillen Dampf fiir 10 min [BHV+94,
S.120]. Alternativ l&sst sich eine Sterilisation mittels Bestrahlung oder Begasung durchftihren,
welche schonender fur das Bauteil, jedoch meist nicht in den Krankenh&usern verfigbar ist
[Med-ol].

4.1.2 Kosten

Die Herstellkosten sollten so gering wie mdglich sein. Als Orientierungsgrenzen kénnen sich
angemessene Produktkosten auf der Verkaufsseite zwischen den Richtpreisen der
konfektioniert gefertigten FixateurfuBRstiicke (ca. 200 €) und denen einer FuBlprothese (ca.
1500 €) bewegen. Durch das Wirtschaftlichkeitsgebot der Sozialgesetzgebung ist in
Deutschland fixiert, dass die Kosten eines Hilfsmittels nicht unmittelbar gedeckelt sind,
sondern lediglich sichergestellt werden muss, dass das Hilfsmittel ausreichend und
zweckmalig ist (812 Absatz 1 SGB 5). Im europdischen Vergleich bildet die
Erstattungssituation in Deutschland eine Ausnahme, da in den meisten anderen europdischen
Landern individuelle Hilfsmittel nicht immer vollumfanglich erstattet werden [FS-ol].

4.1.3 Einbringung in die Versorgungskette

Die Herstellung wird dadurch erschwert, dass aufgrund der verschiedenen FuRgeometrien,
Korpergewichte und Fixateuraufbauten moglichst flexible Aufbauten gebraucht werden.
Deshalb wird im Rahmen dieser Arbeit die Entwicklung eines Fulstlickes angestrebt, welches
mithilfe von automatisierten CFK-Fertigungsverfahren herstellbar ist. Das Fufstiick sollte

5 Im Fall von casual Jogginghosen, nach Befragung einer Modedesignerin.
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innerhalb von 24 Stunden nach der Operation fertiggestellt sein, um an den Fixateur
angebracht und ab den ersten postoperativen Behandlungen genutzt zu werden.

4.2 Mechanische Anforderungen

Zu den Anforderungen an die mechanischen Eigenschaften gehoren alle Aspekte, welche fur
ein physiologisches Gangbild bei Uberbriickung von FuR und Sprunggelenk notwendig sind.

4.2.1 Federn und Abrollen

Werden der Ful? und das Sprunggelenk tberbriickt, muss das Ful3stiick Federn und Abrollen
ermoglichen. Anforderungen an solch ein Ful3stiick lassen sich aus den Erkenntnissen aus dem
Bau von Prothesen fur Fufamputationen proximal des OSG ableiten. Hierfir kann auf
Veroffentlichungen der International Society for Prosthetics and Orthotics (ISPO) in
Zusammenarbeit mit der ISO zurtickgegriffen werden.

Eine Ubersicht tiber den Aufbau von FuRprothesen ist in Bild 4-1 dargestellt. Die Federung
des FuRes wird mit Biegefedern in unterschiedlichen Anordnungen nachgebildet, welche bei
Fersenkontakt ein und beim AbstoRen ausfedern. Prothesen fiir den Sportgebrauch (7 und 8
in Bild 4-1) ermdglichen dem Nutzer die Nachbildung des VorfulRlaufes. Die Federraten
lassen sich jeweils anpassen durch:

Variation der Federdicke

Parallelschaltung mehrerer Federelemente

Kontaktierung einzelner Federabschnitte wahrend der Bewegung
Zeitversetzten Eingriff mehrerer Federelemente

1 2 3

Bild 4-1: Ubersicht tiber verschiedene Aufbauten fiir FuRprothesen. 1 eigene Darstellung auf
Basis von [Mue-ol], 2 [Mue-ol], 3 eigene Darstellung auf Basis von [GTG+93], 4-
8 [Med-ol]

Fullprothesen weisen eine Federsteifigkeit zwischen 27,7 N/mm und 76 N/mm auf [GeiOl,
S.71]. Hinzu kommt die Einfederung am Schaft (Ubergang Bein — Prothese), welche beim
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normalen Laufen mit etwa 1cm angegeben wird. Hochleistungssprintorthesen geben etwa
95 % der eingebrachten Energie beim Ausfedern wieder zuriick. [WK15, S.290] Beim
RuckfuBlauf kann die Energie aus der rlickwértigen Feder weniger effizient zum Abstol3en
bereitgestellt werden, sodass diese Prothesen bis zu 60 % Wirkungsgrad haben [Med-ol],
welcher jedoch noch von z. B. verwendeten Schuhen oder Covern reduziert wird [PBC+12,
S.35]. Der Wirkungsgrad von Muskeln und Sehnen ist mit 20-30 % bzw. 80-90 % geringer,
jedoch unterstitzen die Muskeln im Full die Bewegung aktiv, weshalb ein hoherer
Wirkungsgrad dazu fuhrt, dass die Muskulatur im Ober-/Unterschenkel nicht zusétzlich
beansprucht wird. Die Ermittlung dieser physikalischen Parameter an Prothesen ist in der ISO
16955:2016 definiert. [ISO 16955:2016]

Beim gesunden Gang bewegt sich der Unterschenkel maximal zwischen +20° relativ zur
Vertikalen (in den Normen fir Prothesen wird lediglich eine Bandbreite von -15° bis +20°
abgepruft [ISO 10328:2016, S.36ff]). Der FuB erlaubt diese Bewegung durch das Abrollen
von der Ferse zur FulRspitze im Zusammenspiel mit einer Bewegung im oberen Sprunggelenk.
Bei einer Uberbriickung des oberen und unteren Sprunggelenks und dem Abrollen iiber das
FuBstiuck muss dieser Winkel (im Folgenden a) in etwa gleich bleiben, da er primér tGber die
Extension und Flexion der Hiifte beeinflusst wird (Siehe Bild 4-2).

Um beim RickfulRlaufen in eine Abrollbewegung zu kommen, wird der FuR in eine
Dorsalextension gebracht. Damit bewegt sich der Korperschwerpunkt tber die Fulspitze,
wodurch die Laufbewegung (,kontrolliertes Fallen®) initiiert wird. AKktiv angesteuerte
Prothesen konnen diese Bewegung automatisch durchfiihren. Bei einem passiven Fufstiick
muss ebenso wie bei versteiften Gelenken ein Abrollen ermdoglicht werden, damit beim
Laufen nicht die Hufte nach vorn abgeknickt werden muss, um den Koérperschwerpunkt tber
die FuBspitze zu bringen.

Wenn Personen unter Adipositas leiden, was in der betrachteten Zielgruppe eine hohe
Prévalenz hat, verschiebt sich die Spitze der Bodenreaktionskraft bei der Abrollung weiter in
Richtung des Vorfulles. Dies wird insbesondere verstarkt, wenn die Achillessehne verkirzt
und die Sensorik des Fulies herabgesetzt ist. [Lan14, S.15ff] Es ist davon auszugehen, dass
diese Bewegungsablaufe bei der Nutzung des Ful3stiickes weiterhin auftreten, auch wenn die
zugrundeliegenden biomechanischen Abldufe dadurch verandert werden.
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Bild 4-2:Winkel beim Laufen mit dem FixateurfulRstiick

4.2.2 Auftretende Bodenreaktionskrafte in Abhangigkeit vom Laufverhalten

Bodenreaktionskrafte auf den Ful lassen sich in eine vertikale (Fy.,:) und zwei horizontale
Komponenten zerlegen (Fppon: SOWi€ Fyeq) (Siehe Bild 4-3). In vertikaler Richtung wird die
Bodenaufstandskraft im Vergleich zum Stehen zwischen Faktor 1,1 und 1,3 beim normalen
Laufen, um 1,4 bis 1,8 beim Treppensteigen und 3 im Vollsprint berhdht. [SKL+07, S.49,
HBK+83, S.51, SKL+07, S.49]. Stolpern oder Sturzen fihrt zu deutlich gréRReren
Uberhohungsfaktoren. Diese  Unsicherheit beim  Uberhéhungsfaktor und  beim
Patientengewicht ist die Grundlage fur die grof3e Streuung bei den gewahlten Belastungen in
bisherigen Untersuchungen von externer Fixation mit Fokus auf Frakturheilung, welche
zwischen wenigen 100 N und 3000 N Belastung variiert. [FAW+21]
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Patienten mit Diabetes Typ 2 sind tendenziell schwerer (ca. 15 kg) und haben einen um
3,2 kg/m? hoheren BMI als die durchschnittliche Bevolkerung mit 26,8 kg/m? [WB10,
PBK+21, Stal7].

Da die untersuchten Diabetiker erwachsen sind, liegt die KoérpergréRe von 98 % der Personen
zwischen 150 cm und 200 cm, wobei 90 % eine GroRe zwischen 155 cm und 190 cm
aufweisen [WS06]. Gewicht und Grolle des Patienten konnen nicht kurzfristig beeinflusst
werden, sodass die Varianten des Hilfsmittels flr diese Bandbreite an Gewicht und GroRe
ausgelegt sein mussen.
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Bild 4-3: Reaktionskréfte beim Laufen, abgeleitet aus [Gul07, S.31]

Jede Verdnderung am FuB, auch die Verwendung des Fulistiickes, beeinflusst das
Laufverhalten und damit den Bodenreaktionskraftverlauf (z. B. hinsichtlich Be-
/Entladungsrate, Lastspitzen) [SD80, S.224]. Diese Veranderung ist fur die Mobilisierung
uber den externen Fixateur bisher nicht beforscht, eine entsprechende Untersuchung kann
analog zum Gang mit einer Prothese, - die in der ISO 29783-2:2015 beschrieben ist - erfolgen
[ISO 29783-2:2015].

Die ertragbaren Lasten unter Einbezug der Unsicherheitsfaktoren kdnnen uber die Priiflasten
fur FuBprothesen (siehe Kap. 4.3.3) angenéhert werden.

4.2.3 Notwendige Lebensdauer

Fur lange Tragezeiten von 240 Tagen (ca. 8 Monaten) werden abhangig von der
Nutzungsintensitat zwischen 120 tsd und 1.2 mio. Belastungszyklen (fir 1000 bis 10.000
Schritte am Tag) erreicht. Da Patienten mit einem externen Fixateur (blicherweise weniger
mobil sind; ist davon auszugehen, dass auch eine Bemessung mit 864 tsd Belastungszyklen
(entspricht 7200 Schritten und damit dem durchschnittlichen méannlichen ,,gesunden Typ II
Diabetiker in Deutschland [KEG+10]) hinreichend ist.
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4.3 Rechtliche Regularien

Da das zu entwickelnde Hilfsmittel ein Medizinprodukt ist, gilt es, gemaR dem ,,Regulatory
Thinking*¢ die rechtlichen Vorgaben so friih wie mdglich in den Entwicklungsprozess zu
integrieren.

4.3.1 Gesetzliche Vorgaben aus der Medical Device Regulation

In Tabelle 4-2 ist eine Ubersicht der Struktur der gesetzlichen Vorgaben dargestellt. Seit 2021
ist in Europa die Medical Device Regulation (MDR) in Kraft, welche auf europaischer Ebene
die Medical Device Directiv (MDD) ablost und auf nationaler Ebene die Ablésung des
Medizinproduktegesetztes durch das Medizinproduktedurchfiihrungsgesetz (MPDG) bedingt.
Fur die Anforderungen an Medizinprodukte in der Entwicklungsphase sind die Inhalte der
MDR am wesentlichsten. [Pet23]

Tabelle 4-2: Zusammenhang der Gesetzgebungen fir Medizinprodukte [Pro-ol, HB21]

Vorgabe MDR MPDG MPBetreibV MPAMIV MPKPV
Medical Device Medizin- Medizin- Medizinprodukte- Verordnung
Regulation produkte- produkte- Anwendermelde- | (ber Klinische
durchfiihrungs- betreiber- und Prifungen von
gesetz verordnung Informations- Medizin-
verordnung produkten
Ebene Européisch National
Regelt Forderungen an | Zustandige Regeln fir | Vorgang zur | Vorgehensweise
Medizinprodukte, | Behdrden Krankenhduser/ | Meldung zur
siehe Tabelle 4-3 Senioren- schwerwiegender | Konformitats-
StrafmaRe o .
einrichtungen Vorkommnisse bewertung
Zulassungen
von  klinischen
Prifungen

Die Kategorien der Anforderungen sowie ein Auszug der Normen sind in Tabelle 4-3 auf die
in dieser Arbeit relevanten Teilbereiche verkirzt dargestelit.

6 Strategischer Produktentwicklungs- und Regulierungsansatz fiir Medizintechnikinnovationen entwickelt von
ETH Zirich, Medical Innovations Incubator Tibingen, Knowledge Foundation Reutlingen und QS
International [Reg-ol].
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Tabelle 4-3: Inhalte und Forderungen der MDR

Kategorie der Produktspezifisch Prozessiibergreifend
Anforderung
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Die Anforderungen der MDR sind eingehalten, wenn die in Tabelle 4-3 genannten Normen
jeweils beachtet werden (sogenannter Vermutungscharakter). Hierbei ist in der aktuellen
Gesetzeslage problematisch, dass nicht fir alle Anforderungen Normen definiert sind, welche
die Einhaltung der MDR sicherstellen (siehe Liicken in Tabelle 4-3).

Bei der Neuentwicklung eines Hilfsmittels wird Uber die Zweckbestimmung festgelegt, was
die bestimmungsgemaRe Verwendung darstellt (Ziel des Einsatzes). AnschlieBend wird die
Risikoklassifizierung durchgefiihrt, um zu ermitteln, welcher Risikoklasse das Produkt
anhand der Kriterien Anwendungsdauer, Anwendungsart und Produktaktivitat zuzuordnen ist.
Aufgrund der vorriibergehenden, nicht invasiven und nicht aktiven Eigenheit des FulRstiickes
(als Anbauteil fir bestehende Fixateursysteme) wird von einer Einordnung in die Klasse |
ausgegangen’, welche die niedrigste Klasse darstellt. Dies fuhrt dazu, dass fur die Fertigung
und Prufung des Hilfsmittels keine benannte Stelle hinzugezogen werden muss.

GemaR 1SO 22523, welche flr Prothesen gilt, muss bei einer Kombinationsmoglichkeit von
verschiedenen Hilfsmitteln ausgewiesen werden, dass Bauteile, welche flir eine Kombination
geeignet sind, bei der Nutzung nicht unzuléssig belastet werden [ISO 22523:2006, S.19]. Da
das FuBstuck in Kombination mit Fixateursystemen zu verwenden ist, missen diese somit
ebenfalls fir den Anwendungsfall rezertifiziert werden, da aus den ublichen Prifungen dieser
Bauteile nicht hervorgeht, ob diese eine Gangbelastung tragen konnen. Die hohere
Risikoklasse der Fixateurschrauben (da diese invasiv sind) erschwert somit den Marktzugang.
Im Rahmen der Risikobewertung des Produktes muissen mogliche Risiken und die daraus
resultierenden Schéaden erkannt und klassifiziert werden. Ist eine Vermeidung der Risiken
durch die Produktentwicklung nicht mdglich, kann durch eine Risiko-Nutzenanalyse die
Verwendung des Medizinproduktes legitimiert werden. Um sichere Nutzung sicherzustellen,
mussen standardisierte Prifverfahren angewendet werden. Gibt es diese wie im vorliegenden

7 Zur Ubersicht tiber die moglichen Klassen und weiterfihrende Informationen zur Einordnung siehe [Bun-ol].



Anforderungen an Fixateurful3stiicke 39

Fall noch nicht, missen sie mithilfe der VDI 5703 [VDI 5703] entwickelt werden. Die
Sicherheit, die Leistung und der Nutzen mussen anschlieend in einer klinischen Bewertung
(siehe Bild 4-4) nachgewiesen werden. Diese Arbeit dient dazu, die Erhebung von klinischen
Daten vorzubereiten.

Klinische Daten

Klinische Prifung fur Klinische Wissenschaftliche Post-
aquivalentes Produkt bei: Prifung fur Literatur (klinische Market-
) das Produkt Erfahrung) Daten
. Technischer Aquivalenz
. Klinischer Aquivalenz
. Biologischer Aquivalenz

¥ \/ /

Nachweis von: Sicherheit Leistung Nutzen

\ \ \/

Klinische Bewertung

Bild 4-4: Klinische Daten zum Nachweis fur die klinische Bewertung

Fur die klinische Priifung kann auf technische Aquivalenz zuriickgegriffen werden. Sie zeigt
sich durch dhnliche technische Spezifikationen z. B. in Ubertragenen Kréften, der Geometrie
oder ahnlicher Funktionsweise [Mar-ol]. FuBprothesen weisen somit eine technische
Aquivalenz zum hier entwickelten FuRstiick auf.

Ein Hersteller muss sich vor dem Inverkehrbringen registrieren und die Produkte auch nach
der Markteinfuhrung Uberwachen. Bei patientenspezifischen Hilfsmitteln muss der
herstellende Betrieb sicherstellen, dass jedes einzelne Produkt den Vorgaben der MDR
entspricht. Hierzu muss neben der allgemeinen Risikoanalyse und der klinischen Validierung
eine Herstellungsdokumentation vorliegen (wie genau die Bauteile aufgebaut sind). [FS-ol]
Es bestehen Mdglichkeiten bereits die VVormaterialien als Medizinprodukt zu klassifizieren
(z. B. Filament flr den 3D Druck), um z. B. Biokompatibilitat nachzuweisen, oder nur fertige
Produkte zu klassifizieren. Werden patientenspezifische Hilfsmittel automatisiert gefertigt,
mussen fur diese Automation gemaR den Anforderungen an das Qualitditsmanagement nach
ISO 13485 [ISO 13485:2021] der Prozess und die verwendete Software validiert werden. Im
amerikanischen Raum gibt es seitens der Food and Drug Administration hierzu
Anforderungen. In Europa bestehen derzeit noch Unklarheiten, wie die automatisierte
Fertigung von patientenspezifischen Hilfsmitteln regulatorisch innerhalb der MDR zu werten
ist. [Joh-ol]

4.3.2 Normative Anlehnungen fir das Fulstiick

Aufgrund der technischen Aquivalenz sind Normen fiir die Priifung von FuBprothesen fiir die
normativen Anlehnungen relevant. Die ISO 22523 [ISO 22523:2006] regelt generell
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Anforderungen und Prufverfahren fiir externe GliedmaRenprothesen und definiert hierbei
verschiedene Anforderungsfelder, die in Tabelle 4-4 zusammengefasst sind.

Tabelle 4-4: Anforderungskategorien aus 1SO 22523

Anforderungskategorien Inhalte Relevante
verbundene
Normen
Allgemeine Anforderungen Grundsétzliche Sicherheit und Leistung von | [ISO 16142-
med. Produkten 1:2016]®
Anforderungen an Werkstoffe | Entflammbarkeit, Biokompatibilitat, | [ISO 10993-
Kontamination, Bestandigkeit ~ gegen | 1:2021, I1SO

Korrosion

22442-1:2021]

Gerausche und Schwingungen

Keine besonderen Anforderungen

Elektromagnetische
Vertraglichkeit

Nur bei aktiven Prothesen, EMV Prifstéarken
definiert

[DIN EN 60601-
1:2022]

Elektrische Sicherheit

Nur fir aktive Prothesen

[DIN EN 60601-
1:2022]

Oberflachentemperatur

Bei zyklischen Verformungen darauf
achten, dass sich Bauteil nicht zu stark
erwarmt

Sterilitat

Keine besonderen Anforderungen

Anforderungen an die

Gestaltung

Sicherheit gegen Quetschen bei beweglichen
Teilen, elektrische Anschlisse sicher
gestalten

Mechanische Anforderungen

Kombinationen mit anderen Hilfsmitteln,
Belastungen auf den Korper ,,gering genug*
halten (keine Quantifizierung),
ergonomische Anforderungen fiir
Bedienelemente am Hilfsmittel, Festlegen
der maximalen Belastungen

[1SO 10328:2016,
1SO 22675:2016]

Informationsbereitstellung

Kennzeichnung des Hilfsmittels, kenntlich
machen des Verwendungszwecks inkl.
zuléssiger Belastungsparameter

[DIN EN

1041:2008]

Verpackung

Verpackung muss Schutz vor Beschadigung,
Kontamination und Verschlechterung der
Eigenschaften bieten

8 Norm wurde zuriickgezogen
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Fur die mechanischen Anforderungen gibt es die 1ISO 10328 und die ISO 22675, welche
Belastungsprufungen fir Prothesen an den unteren Extremitdten definieren. Bei einer
etwaigen Revision ist zu prifen, inwieweit die ISO 22675 einen ausreichenden Nachweis der
Leistung einer FuReinheit bringen kann. Die beiden Normen unterscheiden sich primar in der
Definition der Bezugspunkte und —ebenen. Die ISO 22675 fordert tiber die ISO 10328 hinaus
eine Uberpriifung des StoRdampfungsvermégens durch Untersuchung der Energie, welche
durch die Prothese aufgenommen werden kann. Hiermit wird das Verhalten bei einem Tritt in
die Unebenheit simuliert.

Beide Normen unterteilen in Haupt- und Nebenpriifungen, wobei die Hauptprifungen
statische Mindest- und Grenzfestigkeiten sowie die Ermudungsfestigkeiten absichern,
wéhrend die in dieser Arbeit relevanten Zusatzpriifungen fur Torsionsprifungen gedacht sind.

GALLINGER ET AL. weisen darauf hin, dass beide Normen nur begrenzt fir die Prifung
komplexer Funktionseigenschaften von prothetischen Komponenten geeignet seien, weshalb
sie einen erweiterten Prifaufbau vorschlagen, welcher in dieser Arbeit jedoch nicht
berlicksichtigt wird. [GWT+15, 1SO 22675:2016, ISO 10328:2016]

4.3.3 Pruflasten fir Prothesen in den unteren Extremitaten

Die Priflasten fur Prothesen an den unteren Extremitaten abhangig vom Kdorpergewicht des
Nutzers gemal der ISO 10328 sind in Tabelle 4-5 dargestellt. Der Priifaufbau mit einer
winklig angestellten FulRplatte ist in Bild 4-5 dargestellt. Hierbei wird separat entweder tber
die Ferse (F1) oder Uber den Vorfull (F2) belastet. Bei der zyklischen Priufkraft ist die
maximale pulsierende Prifkraft angegeben. Die minimale Kraft in der zyklischen Belastung
liegt jeweils bei 50 N. Die statische Grenzprifkraft muss von der Prothese Uberstanden
werden, jedoch darf diese danach defekt sein. Es gibt jeweils zwei Lastniveaus (Upper- Level:
UL und Lower-Level: LL), wobei das Versagen friihestens bei der LL Belastung auftreten
darf, jedoch eine Tragfahigkeit des UL angestrebt werden soll.

L

F

Bild 4-5: Aufbau der Prufvorrichtung. Grafik angelehnt an 1SO 10328 [ISO 10328:2016]
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Im Prifzyklus muss zudem nach der zyklischen Priifung noch eine Abschlusspriifkraft ohne
Beschadigung des Pruflings aufgebracht werden konnen. Die Belastung ist mit einer
Belastungszunahme zwischen 100 N/s und 250 N/s anzufahren. [ISO 10328:2016, S.78]

Tabelle 4-5: Prufkrafte fur Prothesen abhéngig vom Kérpergewicht des Nutzers. Angabe der
Kréfte: Ferse (F1)/ VorfulR (F2)

Belastungsbedingung | Korpergewicht | Prifkraft | Statische Statische Abschluss-
[kal Zyklisch Grenzprifkraft | Grenzprifkraft | prufkraft
[N] [N]-LL [N]- UL [N]
P3 <60 970/797 2415/2092 3220/2790 1610/1395
P4 <80 1230/1085 | 3098/2717 4130/3623 2065/1811
P5 <100° 1330/1200 | 3360/3019 4480/4025 2240/2013
P6 <125 1580/1450 | 3760/3419 4880/4425 2490/2263
P7 <150 1820/1750 | 4100/3775 5300/4840 2900/2650
P8 <175 2100/2000 | 4450/4150 5700/5250 3200/2950

Auffallig ist, dass die vorgegebenen Priflasten nicht proportional zum Korpergewicht
ausgestaltet sind, sondern das Verhaltnis aus Priiflasten zu Kérpergewicht mit steigendem
Korpergewicht abnimmt. Es ist zu beachten, dass die eingeleiteten Pruflasten der
FuBprothesen in den Belastungsbedingungen P7 und P8 die durchschnittliche Bruchlast (ca.
5100 N) [GGS+09] von gesunden Tibiae Ubersteigt, weshalb bei der Tragfahigkeit des
FuBstiickes Uber dieser Hohe die Tibiae zum schwéchsten Teilelement wird. Somit ist fur die
Anwendung eine Last Uber der mittleren Knochenbruchlast nicht zielfuhrend.

4.4 Abgeleitete Anforderungen

Die Anforderungen an das Fufstuck, die sich aus den anwendbaren Normen und der
voraussichtlichen Nutzung ableiten lassen, sind in Tabelle 4-6 dargestellt. Basierend auf der
Auswahl des konkreten Fertigungsverfahrens sind die daran geknupften Anforderungen in
Kap. 5 aufgefiihrt. Im Rahmen dieser Arbeit werden die Anforderungen 7 und 9, welche sich
auf die wirtschaftliche Implementierung beziehen, nicht weiter betrachtet, da diese durch den
Hersteller und die gefertigten Stiickzahlen bestimmt werden, welche aktuell nicht bekannt
sind.

9 Laut Normtext ist P5 urspriinglich fur alle Amputierten geeignet gewesen, weshalb in der Referenzgruppe auch
einzelne Patienten Uber 100 kg Korpergewicht waren. Durch die Zunahme schwerer Patienten wurde die Norm
um die Belastungsgrade P6-P8 erweitert. [ISO 10328:2016, S.28]
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Tabelle 4-6: Anforderungen an das Fixateurful3stiick

Nr. | Beschreibung Zielgrofe Typ

1. | Gewicht 800¢g Wunsch
2. | Baugroie 2,5 cm Aufbauhdhe Wunsch
3. | Wasserfestigkeit - Wunsch
4. | Flexible Anpassbarkeit - Wunsch
5. | Einfache De-/Montierbarkeit - Wunsch
6. | Sterilisationsfahigkeit 10 min. 132°C Dampf Wunsch
7. | Preis <1500 € Wunsch
8. | Herstellbarkeit mit automatisierter CFK- Wunsch

Fertigung
9. | Bereitstellungszeitraum Mdglichst gering Wunsch
10. | Federsteifigkeit 27,7 N/mm-76 N/mm Wunsch
11. | Wirkungsgrad >60 % Wunsch
12. | Abrollung +-20° Pflicht
13. | Belastbarkeit Gem. ISO 10328:2016, max. Pflicht
5100N
14. | Lebensdauer 864 tsd. Zyklen Pflicht
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5. FERTIGUNGSVERFAHREN FUR EIN PATIENTENSPEZIFISCHES
FIXATEURFUBSTUCK

Bei der Ausgestaltung des Hilfsmittels beeinflusst das verwendete Fertigungsverfahren die
Designfreiheit und die zur Verfligung stehenden Materialien. Grundsatzlich steht die gesamte
Bandbreite an Fertigungsverfahren nach DIN 8580 zur Verfigung. Fir Klemmen und
Verbindungselemente wird Metall aus spanender Bearbeitung genutzt. Die Montage von
Sohlen kann durch Aufkleben von geeigneten Materialien erfolgen. Aufgrund des
angestrebten niedrigen Gewichts sowie der notwendigen Federelemente fiir das Gehen, ist die
Ausfiihrung der Tragstruktur aus Faserverbundwerkstoffen zielfuhrend. [SSP08, S.6] Da
Carbonfasern hohere Festigkeiten als Glas- oder Aramidfasern erzielen, hat
carbonfaserverstarkter Kunststoff (CFK) in der Orthopéadietechnik bereits eine Vielzahl an
Anwendungsféllen. In der konventionellen Orthopédietechnik wird CFK aus Gelegematten
von Hand verarbeitet. Aufgrund des Aufwands in der Verarbeitung sowie dem starken
Einfluss der handwerklichen Fahigkeiten auf das Endergebnis wird ein automatisiertes
Fertigungsverfahren fir das FuBstiick angestrebt [Sch21, S.56].

In der Struktur des Kapitels werden daher im ersten Abschnitt automatisierte CFK-
Verarbeitungsverfahren vorgestellt. Im zweiten Abschnitt wird die Verfahrensauswahl fir
die Herstellung des FixateurfuRstiicks durchgefuhrt. Den Abschluss des Kapitels bildet im
dritten Abschnitt eine Ubersicht tiber die Eigenschaften des endlos faserverstarkten FDM
Drucks als gewahltem Fertigungsverfahren.

5.1 Verfahrensubersicht Uber automatisierte CFK-
Verarbeitungsverfahren

Da die CFK-Fertigung in kleinen Stiickzahlen durch manuelle Prozessschritte wie das
Platzieren des Vormaterials erschwert ist, steht die automatisierte und zum Teil additive
Fertigung von CFK seit langerem im Fokus der Forschung und Entwicklung [PAK+16, S.83].
Hierbei stellen vor allem komplexe Geometrien eine Herausforderung dar, da das
aufgebrachte Material an die Bauteilkontur angeformt werden muss [BJJ18, S.225]. Im
Rahmen dieser Arbeit werden die Fertigungsverfahren fokussiert, welche keine
bauteilspezifischen Werkzeuge oder lediglich Ablageformen benétigen. Diese kdnnen als
Gipsform oder als FDM 3D Druck hergestellt werden. Rekonfigurierbare Werkzeuge, welche
automatisiert neue Formen annehmen konnen, sind derzeit noch nicht serienreif.

5.1.1 Tailored Fiber Placement:

Beim Tailored Fiber Placement (TFP) wird mithilfe einer NC-Maschine ein Kohlenstoffband
(Roving) automatisiert in einer beliebigen Kontur auf ein Basismaterial gendht [KKT15,
S.495, FG97]. Hierdurch kann die Ausrichtung der Fasern genau vorgegeben werden, was zu
hoheren Steifigkeiten flihrt. AnschlieRend wird das vorgefertigte Material manuell auf ein
Positiv aufgebracht und mittels Infusionsverfahren die Matrix eingebracht. Das verwendete
Basismaterial ist nicht wiederverwertbar. [KHW+11, S.2ff] Die Eigenschaften des Materials
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lassen sich relativ prazise vorherbestimmen und die Gelegeeigenschaften automatisiert
dokumentieren. Derzeit verfligbare Anlagen haben eine Baugréfie von maximal 2x2 m2 und
sind gut im Markt etabliert. VVorteile des Verfahrens sind die geringe Ausschussquote und ein
geringerer Faserverschnitt. [SFK+22] Fir orthopéadietechnische Anwendungen sind
Standardbauteile aus TFP am Markt verfugbar.

5.1.2 Fiber Patch Placement

Beim Fiber Patch Placement (FPP) werden 2D CFK-Gewebeabschnitte (Patches)
automatisiert von einem Roboter auf einem Positiv abgelegt und anschlielend mittels
Infusionsverfahren ausgehértet [Cev-ol]. Dies entspricht somit einer Automatisierung des
manuellen Prozesses im Orthesenbau, bei welchem CFK-Patches von Hand auf ein Negativ
aufgebracht werden. Neben dem Platzieren der Patches wird ebenso die Dokumentation des
Geleges beim FPP automatisiert. Jedoch sind die erzielbaren Steifigkeiten im Vergleich zum
manuellen Prozess zum Teil geringer. [BB20] Geometrische Fehler beim Verlegen der
Patches sowie das Einformen der Patches in die Geometrie stellen wesentliche
Herausforderungen dar [PAK+16, S.84].

5.1.3 Automated Tape Layering

Beim Automated Tape Layering (ATL) wird ein endloser Prepreg (vorimpragniertes 2D
Fasergewebe) mithilfe eines Roboters auf ein Werkstiick aufgebracht und direkt mithilfe einer
Hitzequelle ausgehartet. Sowohl FPP als auch ATL sind in der Luft- und Raumfahrtechnik
bereits gut etabliert. Verfligbare Anlagen erlauben Kantenlangen von mehreren Metern,
jedoch werden meist nur relativ ebene Strukturen (z. B. Flugzeugflugel) gefertigt. [Cev-ol] Es
gibt derzeit keine bekannten Anwendungsfélle des Verfahrens in der Orthopadietechnik, was
z.B. mit den hohen Kosten fiir den Roboter begriindet werden kann. Zudem sind
entsprechende Anlagen haufig sehr grof (z. B. 9x8 m2 [BJJ18, S.226]). Auch wenn nach der
ISO 52900 [ISO 52900:2021] das Ebenenlaminieren (Laminated Object Manufacturing), zu
welchem das FPP und ATL gezéhlt werden kdnnen, zu additiven Fertigungsmethoden zahlt,
werden diese Verfahren in der Literatur selten mit dem Begriff der additiven Fertigung
assoziiert, da sie auf einen Werkzeugkorper zurtickgreifen.

Marktreife Anlagen der vorgestellten Verfahren sind in Bild 5-1 dargestellt.
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Bild 5-1: Marktreife automatisierte CFK-Fertigungsverfahren: 1: TFP [TFP-ol], 2: FPP
[Cev-ol], 3: ATL [Wan17]

5.1.4 Additive CFK-Fertigung

Bei der additiven Fertigung kann eine Faserverstarkung mit allen géngigen Verfahren
kombiniert werden. Bei der Stereolithographie (SLA) wird die Faser mittels mechanischen
Mixens oder Ultraschall Dispersion in das Harz eingebracht, welches anschlieRend unter
Belichtung aushértet. [PL17, S.42] Durch die Opazitat (Lichtundurchlassigkeit) der Fasern
wird das gleichmaliige Ausharten des Bauteils erschwert [TT21, S.111]. Insgesamt befindet
sich das Verfahren noch im Anfangsstadium der Forschung und derzeit sind keine
Seriengerate auf Basis dieser Technologie bekannt.

Das selektive Laser Sintern (SLS) ist mit der Fertigung der Bauteile durch Belichtung eines
Pulvers eine ausgereifte Fertigungsmethode, deren Verbreitung schnell zunimmt. Die
Faserverstarkung ist bisher sehr wenig verbreitet, da nach derzeitigem Entwicklungsstand im
Pulver nur zerkleinerte Fasern (ca. 20 um) eingebracht werden koénnen, welche die
Materialeigenschaften nicht wirklich verbessern. [VTK+20, S.50]

Die weiteste Verbreitung hat die Einbringung von Kohlefasern beim Fused Deposition
Modeling (FDM), welches mit Kurzfasern (50-600 pm) oder mit endlosen Fasern kombiniert
werden kann. Die Einbringung der Kurzfasern (typische Volumenanteile bis 20 %) fiihrt zu
moderaten Steigerungen der mechanischen Festigkeiten gegenuber dem Grundwerkstoff.
[TT21,S.13, PL17, S.40]

Da die erreichbaren Faservolumenanteile bei Endlosfasern deutlich hoher liegen, steigt die
maximale Steifigkeit um bis zu Faktor 18 bei bis zu 1,5% Bruchdehnung und die
Zugfestigkeit um bis zu Faktor sechs (bis zu 80 MPa) gegentiber dem Grundmaterial [PL17,
S.40, Mar-o0l22, VTK+20, S.13f]. Zur Vorhersage der Eigenschaften von
endlosfaserverstarkten Objekten wird die Laminattheorie genutzt. Deren Erweiterung zur
Berlicksichtigung von Anisotropie und Fehlerstellen im Bauteil ist derzeit noch in der
Entwicklung. [PL17, S.49 f.] Der Bauraum liegt bei bis zu 15000x4000x2000 mm [Cea-ol].

Die additiven CFK-Fertigungsverfahren sind schematisch in Bild 5-2 dargestellt.
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Bild 5-2: Additive Fertigungsverfahren in Kombination mit Kohlefasern.

Das Composite Based Additive Manufacturing (CBAM) und das Selective Lamination
Composite Object Manufacturing (SLCOM) nutzen Faserplatten, welche schichtweise
verbunden werden. Beim CBAM werden die Platten mit konventioneller Druckertinte
bedruckt. Auf diese Platten wird ein thermoplastisches Pulver (Nylon oder PEEK)
aufgebracht, welches lediglich an der Tinte haftet. Die Platten werden von dem restlichen
Pulver befreit, gestapelt und erhitzt, wodurch das Bauteil durch das Schmelzen des
Thermoplastes verbunden wird. Die Uberschiissigen Faserplatten werden mechanisch oder
chemisch entfernt. Das Verfahren wurde erst vor wenigen Jahren entwickelt, das Bauvolumen
liegt bei 457x449x101 mm. Die Druckgeschwindigkeit ist mit 11000 cm3/h sehr hoch [Imp-
ol]. Beim SLCOM Verfahren werden die Ebenen mit thermoplastischem Wachs verbunden
[YE18, S.160].

5.2 Verfahrensauswahl fir die Fertigung des Fixateurfu3stiickes

Die Auswahlkriterien dienen zur Bewertung der Verfahren. Das geeignetste Verfahren wird
anschlieend konventionellen CFK-Fertigungstechniken gegentibergestellt.

5.2.1 Auswahlkriterien fir das Verfahren

Die Kriterien leiten sich aus den Anforderungen an das Bauteil ab (Siehe Kapitel 4.4), wobei
insbesondere die Anforderungen hinsichtlich mechanischer Belastbarkeit, Funktion und
Kosten wesentlich sind.

Zu den Ausschlusskriterien flr ein Fertigungsverfahren gehoren:

e Verfiigbarkeit von passenden Anlagen mit Endlosfasern
e Fertigung von FuBstiickgeometrien (freitragende Verbindungselemente)

Die Kiriterien fiir die Bewertung sind:

e Kosten der Anlage/Stunde (Stundensatz)
e Kosten der Verbrauchsmaterialien
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e Manuelle Vor-/Nacharbeit (Prozessplanung, G-Code Erstellung, Nachbearbeitung
der Bauteile)

e Aufwand flr patientenspezifische Anpassung (inkl. Notwendigkeit zur Erstellung
einer Negativform)

e Erreichbares E-Modul/Zugfestigkeit der Bauteile

e Modellierbarkeit (Berechenbarkeit)

Die Ausschlusskriterien werden von den Verfahren ATL (aufgrund der ebenen Strukturen),
faserverstarktem-SLA (aufgrund der mangelnden Verfligbarkeit von Anlagen mit
Endlosfasern) und faserverstarktem SLS (aufgrund der ausschlieflichen Kombinierbarkeit
des Verfahrens mit Kurzfasern) nicht erfullt. CBAM und SLCOM Drucker sind nach
aktuellem Stand in Europa nicht verfugbar [YE18, S.161 und werden deshalb im Rahmen
dieser Arbeit nicht weiter betrachtet.

5.2.2 ldentifikation von CFK-FDM Verfahren

Fur die Identifikation eines geeigneten Verfahrens werden die verbleibenden Verfahren
verglichen (Tabelle 5-1).

TFP und CFK-FDM zeigen beide im Vergleich Vorzlige gegenlber FPP, jedoch ergibt sich
nicht eindeutig, dass eines der Verfahren fur die Fertigung des Hilfsmittels generisch besser
geeignet ist. Ausschlaggebend fir die Auswahl von CFK-FDM sind daher die geringeren
Kosten der Anlagen und in Folge deren bessere Verfugbarkeit und die einfachere
Prozessdurchfuhrbarkeit (z. B. mit verfugbarer Software firr die Bauteilvorbereitung und
automatisierter ~ G-Code  Generierung), aufgrund der weiter fortgeschrittenen
Kommerzialisierung des Prozesses. Im Bereich der erreichbaren Zugfestigkeiten und des E-
Moduls schneidet das CFK-FDM im Vergleich mit TFP und FPP schlechter ab. Gleiches gilt
fir die Kosten von Verbrauchsmaterialien, welche derzeit nur von wenigen Anbietern
verfugbar und daher teuer sind. Die geringe manuelle Nacharbeit bei dem CFK-FDM stellt
einen Vorteil gegeniiber dem TFP dar, welches durch den nachgelagerten Infusionsprozess
nur eine Teilautomatisierung des Fertigungsprozesses ermaglicht.
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Tabelle 5-1: Vergleichstibersicht von TFP, FPP und CFK-FDM.

Eigenschaft

TFP

Tailored Fiber
Placement

FPP

Fiber Patch Placement

CFK-FDM

Endloscarbonfaser-
verstarktes Fused
Deposition Modeling

/!

Anlagenkosten

[ D) O o
Materialkosten ° ° o
Manuelle Vor- o o °
/Nacharbeit
Patienten-
spezifische
Anpassung, O O (
Notwendigkeit
Negativform
Erreichbares E-
Modul/ ) () ©
Zugfestigkeit
Modellierbarkeit/
Berechenbarkeit > © ©

Legende Gut @ Mittel © Schlecht ©

5.3 Eigenschaften des CFK-FDM Materials und Prozesses

CFK-FDM als Prozess kann auf verschiedene Weisen durchgefuhrt werden. Der Vergleich
zur konventionellen CFK-Fertigung ist in Tabelle 5-2 dargestellt.



Fertigungsverfahren fur ein patientenspezifisches Fixateurfu3stiick 50

Tabelle 5-2: Vergleich zwischen CFK-Verarbeitungsverfahren fiir medizinische Hilfsmittel

Vergleichskategorie | CFK-FDM Manuelle Fertigung | Automatisierte
Fertigung

Stiickzahl 1 1 >100

Matrixmaterial Thermoplast Duroplast/Thermoplast | Duroplast/Thermoplast

Geometrie Flexibel Eher flachig Eher flachig

Bereitstellungdauer 5-10 h >2 AT >1 Monat

Manueller Aufwand je | Mittel Hoch Gering

Bauteil

Oberflache UngleichmaRig GleichméRig Sehr gleichmaRig

Reproduzierbarkeit Gut Schlecht Gut

5.3.1 Prozessarten

Beim CFK-FDM werden die Faser und das thermoplastische Matrixmaterial zeitgleich
extrudiert. Innerhalo des CFK-FDM kann zwischen verschiedenen Prozessarten
unterschieden werden (siehe Bild 5-3).

Bei der Impragnierung vor dem Druckkopf ist die Haftung zwischen Matrix und Faser
besser, allerdings gibt es weniger Moglichkeiten den Faservolumenanteil zu steuern. Bei der
Impragnierung im Druckkopf werden Matrix und Verstarkungsfaser von zwei separaten
Walzen zugefuhrt. In der erhitzten Druckkopfduise verflissigt sich das Matrixmaterial und
imprégniert die Faser, sodass nur ein Strang die Duse verlasst. Fur unverstarkte (Teil-)
Strukturen wird die Verstarkungsfaser nicht gefordert und der Druckkopf lediglich fir das
Matrixmaterial genutzt. Alternativ gibt es Anlagen mit zwei separaten Druckkopfen, bei
denen die Kombination nach dem Druckkopf geschieht. Bei diesen wird sequentiell erst die
Matrix und anschliel3end die Faser in verbleibende Leerstellen gedruckt. Prozessseitig bietet
ein Aufbau mit zwei Dusen mehr Freiheiten [PST20, S.2ff], jedoch sind Anwendungen mit
Impragnierung der Faser vor dem Druckkopf starker verbreitet. [Ahr22, S.27]
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Vor Druckkopf Im Druckkopf Nach Druckkopf

Bild 5-3: Mdglichkeiten der Endlosfaserintegration angelehnt an Zusammenstellung nach
[Ahr22]

Auch wenn theoretisch jeder Thermoplast als Matrixmaterial genutzt werden kann,
verwenden die meisten kommerziellen Gerdte Thermoplasten auf Basis von Nylon. Bei der
Verwendung von PLA ist zum Teil noch der Einsatz von Methylenchlorid als Haftvermittler
notwendig. [LLL16] Einzelne Anbieter ermdglichen auch die Kombination mit weiteren
Thermoplasten, hierbei wird jedoch ausgehend von einem Kunststoffpellet extrudiert (PEEK,
ABS, PP) [Cea-ol].

5.3.2 Einflussparameter

Einflussmechanismen des konventionellen FDM-Drucks, welche z.B. in [3Dp-ol]
zusammengestellt sind, wirken ebenfalls fir den CFK-FDM-Druck. Die Parameter, welche
aufgrund der Kombination mit der Endlosfaser zusétzliche Einflusse auf das Druckergebnis
haben, sind in Bild 5-4 dargestellt.

Polymer Faser
= Kristallisationstemperatur = Kontur/Durchmesser
= Amorph/Semikristallin = Verteilung
c Faservolumenanteil .
- Bauteil —
c Lange .
eigenschaften
> > > . Mechanisch
c Thermisch
Drucker Prozesseigenschaften *  FElektrisch
- Optisch

Ebenendicke

Lagen Winkel

Lagen Breite/Abstand
Infillgeometrie und Anteil
Adhdsion zum Druckbett

Diisen Durchmesser

Diisen Temperatur
Druckbetttemperatur
Druck-Kammer-Temperatur
Druckgeschwindigkeit

Bild 5-4: Einflussparameter auf das Druckergebnis, angelehnt an [PST20, S.8].
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Beim Matrixmaterial werden verschiedene Nylon Rezepturen verwendet, welche zum Teil
zusétzlich mit Carbon-Kurzfasern versetzt sind (z. B. Onyx der Fa. Markforged). Ein
steigender Faservolumenanteil steigert die mechanische Festigkeit, allerdings wird damit auch
die Verbindung zwischen der Matrix und der Faser reduziert und es ergeben sich mehr
Leerstellen. [GDN+18, DBM+17] Bis zu 10 % Leerstellen sind bei derzeitigen Druckern
erwartbar, was zu stark schwankenden Materialeigenschaften fihrt [BLY+18]. Eine
Steigerung der eingebrachten Fasern innerhalb einer Ebene (wie weit das Bauteil gefullt ist)
hat einen nahezu linearen positiven Einfluss auf die Festigkeit [MCS+16].

Die Prozessparameter beeinflussen die Bindung der Matrix innerhalb und zwischen den
Bauteilebenen [PST20, S.1]. Auch die Formstabilitdit wird erheblich durch die
Temperaturfuhrung beeinflusst. Derzeit sind die Mal3toleranzen bei CFK-FDM noch héher
als bei den meisten anderen Fertigungsarten [Garl5, S.8]. Wahrend der Prozessfiihrung wird
die Carbonfaser an verschiedenen Stellen geschadigt. So sinkt die Zugfestigkeit der Faser
jeweils beim Ziehen durch die Zufihrung, bei der Erwarmung im Druckkopf und bei der
Abkuhlung auf dem Druckbett um 60 % [HLB+21].

Die Extrusionsgeschwindigkeit liegt meist bei etwa 80 mm/min [FMA+19, S.975], da hierbei
der Druck in der Duse hoch genug ist [TLY+16, S.201], um eine gute Bindung zwischen Faser
und Matrix zu gewahrleisten, jedoch die Eintauchzeit nicht zu kurz wird [DCY+20, S.10f].

5.3.3 Designrichtlinien

Bei der Gestaltung von CFK-FDM Bauteilen missen die Designrichtlinien des
konventionellen FDM-Drucks beachtet werden. Diese sind z.B. von DIEGEL ET AL.
zusammengestellt [DNM20, S.114ff]. Weiterhin gibt es verfahrensspezifische Richtlinien,
Ecken und Radien zu vermeiden, da durch die Steifigkeit der Faser sonst Leerstellen entstehen
[BWY+17, S.6]. Dies wird inshesondere bei AuRenkonturwinkeln von <90° verstérkt
[BLY+18, S.183]. Boden und Decke der Bauteile mussen zur Fixierung der Faser zu 100 %
aus Matrixmaterial gefertigt werden und die Bauhohe der faserbasierten Lagen liegt bei
mindestens 0,125 mm [BLY+18, S.180]. Die groRte Flache sollte auf dem Druckerx liegen.
Bei der Bauraumorientierung ist zu beachten, dass die Fasern in der z-Ebene liegen und somit
die Bauteile entlang der z-Achse die geringste Festigkeit aufweisen [BBK21, S.19]. Zudem
liegen bei einigen Druckern die Fasern parallel zur AuRenkontur in Schleifen, weshalb sich
die Faserausrichtung deutlich von der eines quasiisotropen Geleges unterscheidet [Mar-ol].

5.3.4 Mechanische Eigenschaften

Es ist gesichert, dass die eingebrachte Endlosfaser die Steifigkeit, Festigkeit und
Energieaufnahme des gedruckten Bauteils gegenliber dem Grundmaterial erhoht. Die
Quantifizierung dieser Effekte gestaltet sich wegen der Vielzahl an Parametern als schwierig.
[PST20, MMH+20] Bisher existieren keine Normen fur die Prifung von endlos-

10 Die Ebenen beim 3D Druck werden im Rahmen dieser Arbeit mit ihren Normalen bezeichnet. Die Druckebene
(bei FDM Druck in vertikaler Richtung) ist somit die z-Ebene, die anderen beiden Ebenen sind aus Drucksicht
identisch.
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faserverstéarkten additiv gefertigten Bauteilen. Probengeometrien werden zum Teil an Normen
aus der Carbontestung [ASTM D3039] oder fur Kunststofftestungen [ASTM D638]
angelehnt. Diese werden sowohl aus groéRReren, einheitlich gedruckten Geometrien ausgefrést
[BWY+17] als auch direkt in der finalen Form gedruckt [HLS+19], bzw. lediglich die Enden
der gedruckten Form abgeschnitten [DBM+17]. Faservolumenanteile in der Literatur lagen
zwischen 15 % und 55 % [HLS+19, HSB+20]. Im Rahmen der Literaturrecherche dieser
Arbeit ist deutlich geworden, dass verschiedene Berechnungsansatze fir den
Faservolumenanteil genutzt werden (verdrucktes Faservolumen je Bauteilvolumen,
verdrucktes Faservolumen je verdrucktem Matrixfilamentvolumen, Anzahl der verstarkten
Lagen je Gesamtanzahl der Lagen). Fir den Vergleich erschwerend kommt hinzu, dass bei
einigen Slicern ein Faservolumenanteil von 100 % bezeichnet, dass ein Faservolumenanteil
erreicht ist, welcher vom Hersteller als maximal festgelegt wurde. Beim angegebenen
Faservolumenanteil wird zudem in Literatur bisher nicht darauf eingegangen, ob
berucksichtigt wird, dass die endlose ,,Carbonfaser* als Filament bereits Uberwiegend aus
Matrix-Material besteht [Ahr22, S.27]. Dazu kommt, dass einzelne Autoren aufgrund der
Einflisse in der Prozesstechnik von starken Schwankungen innerhalb der Versuchsreihen, bei
gleichen Parametern berichten. [MMH+20, S.14]

In Tabelle 5-3 sind als beispielhafte Referenz die gemittelten E-Module und Zugfestigkeiten
fiir Zugproben mit Carbonfaserfiilllung in 0° Ausrichtung (Faser entlang Zugrichtung) von
Markforged Druckern angegeben.

Tabelle 5-3: Materialeigenschaften von CFK-FDM Material mit Nylon-Carbon Kurzfaser
(Onxy)-Matrix und Faserfullung in 0° Ausrichtung von Markforged Druckern

Quelle E-Modul (Zug) | Zugfestigkeit Form der Faservolumenanteil
[GPa] [MPa] Probe

BWY+17 63,9 986 ASTM n.A.
D3039

HLS+19 211 220 ASTM 15 %
D3039

DBM+17 8,46 198 ASTM D638 | 35%

Mar-ol21 57 760 ASTM n.A.
D3039

HSB+20 104 484 ASTM 55 %
D3039

VKT+16 173,2 502 - n.A.

Das Versagen der Prifkorper in der oberen Einspannung [VKT+16] weist darauf hin, dass
einige Kennwerte veroffentlicht werden, obwohl diese mit ungeeigneten Probendesigns erzielt
wurden.
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Durch die mangelnde Einheitlichkeit in den experimentellen Untersuchungen wird die
theoretische Berechnung erschwert. Dies wird verstdrkt durch die verschiedenen
Versagensmechanismen, wie Bruch bzw. Microcracks der Carbonfasern, Brechen der Matrix,
ein Auszug der Fasern in Folge einer Delamination oder Mikrobeulen. [PST20, S.23,
SKD+20, S.1636ff] Effekte wie Leerstellen sind fur das auftretende Versagen relevant. Diese
hangen selbst von Parametern wie dem Faservolumenanteil ab - bei steigendem Anteil steigt
auch die Anzahl der Leerstellen. [PST20, S.9] Das Versagen tritt ublicherweise unter Zug auf
und geschieht schlagartig [MMH+20, S.28], obwohl bereits bei initialen geringen Belastungen
zu horen ist, das einzelne Fasern versagen. Dieses Gerdusch tritt jedoch nur einmalig auf und
bis zum Bruch des gesamten Bauteils ist meist kein Gerausch mehr zu héren [BWY+17].
Bestehende Berechnungsansdtze weisen derzeit keinerlei hinreichende Genauigkeit auf
[SMH+21].

Es wird abgeleitet, dass zum aktuellen Zeitpunkt eine Fertigung und Testung einer
Probengeometrie, die mdglichst nah am praktischen Einsatzfall ist, der beste Weg ist, um
Aussagen Uber Federeigenschaften oder Bruchlasten zu erhalten.
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6. UNTERSUCHUNG ZUR QUANTIFIZIERUNG DER
UBERTRAGBAREN LASTEN

Zur sicheren Konstruktion und Auslegung eines Ful3stiickes flr die externe Fixation, missen
die Lasten quantifiziert werden, welche vom Boden (ber das FuBstick und die
Fixateurschrauben in die Tibia geleitet werden. Hierbei wird der mdglicherweise stabilisierte
Knochenbruch (siehe Bild 3-1) auRenvor gelassen und lediglich der Teil des Fixateurs
betrachtet, mit welchem Last in die Tibia eingeleitet werden kann. Tabelle 6-1 gibt eine
Ubersicht tber die in dieser Arbeit durchgefiihrten Aktivitaten und die damit verbundenen
Untersuchungsmethoden. Mit jeder Methode lassen sich verschiedene Aspekte in der
Lastlbertragung untersuchen, welche in den Zeilen der Tabelle aufgefihrt sind.

Tabelle 6-1: Aktivitaten zur Ermittlung der Ubertragbaren Lasten

Betrachtungsaspekt Methode
Literatur- Mech. Simulation Experimentell/ Versuch
analyse Modell- Kunst- | Animalin | Hu- | Hu-
bildung knochen | vitro man | man
in in
vitro | vivo
Parametervariation ([ ( [ { O [ )] O
Versagensmech-
anismen am o O n.A. ©) (D) D) ©)
Knochen
Lebensdauer ) O O n.A.12 © © O
Bruchlast ® @) @) O © O @)
Ergebniskonsistenz O © () O O O O
Teilweise Nicht
L Durchgefiihrt [ D) ©)
Durchgefiihrt durchgefhrt

Die Analyse bestehender Literatur als eine Methode zur Ermittlung der mdglichen
Ubertragbaren Lasten ist in Kap. 2 dargelegt. In diesem Kapitel werden die Ergebnisse der
anderen Methoden (sowohl die theoretische, mechanische Modellbildung und die Simulation

1 Simulative Betrachtung ist nicht dazu anzuwenden, auftretende Versagensmechanismen zu identifizieren, da
fiir die Simulation die Versagenshypothese vorwegeben werden muss.

12 Méglich zu ermitteln, jedoch praktischer Mehrwert aufgrund Ubertragbarkeit nicht gegeben.
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mithilfe von FEM als auch die Experimente bzw. praktischen Versuche an Kunst-, Animal-
und Humanknochen in vitro) vorgestellt.

Im Rahmen dieser Arbeit liegt der Fokus auf der Ermittlung der Einflisse verschiedener
Parameter des Fixateurs auf die Lastiibertragung. Flr die VVoraussage von sicher Gibertragbaren
Lasten ist es notwendig, die Versagensmechanismen am Knochen zu verstehen und die
Lebensdauer der Schrauben-Knochen Verbindung unter zyklischer Last sowie deren
Bruchlast zu quantifizieren. Der Aspekt der Ergebniskonsistenz prift, inwieweit Ergebnisse
aus verschiedenen Methoden Ubereinstimmen. Die nicht bearbeiteten Kombinationen aus
Betrachtungsaspekten und Methoden sind aufgefuhrt, um die Aktivitdten der Arbeit
einzuordnen.

In der Struktur des Kapitels wird zundchst ein mechanisches Ersatzmodell vorgestellt und
genutzt (Kap. 6.1), um die Relevanz der in Kap. 2.3 vorgestellten EinflussgréfRen einordnen
zu konnen. Diese Abschadtzungen bilden die Grundlage fir die zielgerichtete simulative
Untersuchung (Kap. 6.2). Mithilfe von praktischen Versuchen am Kunstknochen (Kap.
6.3), Tierknochen (Kap. 6.4) und Humanknochen (Kap. 6.5) werden die Herausforderungen
bei der Quantifizierung von Ubertragbaren Lasten ermittelt sowie Anhaltswerte fir
Tragféhigkeiten abschétzbar gemacht.

Untersuchungen zu Versagensmechanismen, Lebensdauern und Bruchlasten wvon
Fixateurkomponenten wie Schrauben werden im Rahmen der jeweiligen Zulassungsprozesse
durchgefuhrt und deshalb im Rahmen dieser Arbeit nicht betrachtet.

6.1 Mechanisches Ersatzmodell fir die analytische Beschreibung von
Strukturen aus Schrauben und Knochen

Zur Bewertung der Relevanz der einzelnen Einflussparameter wird ein mechanisches
Ersatzmodell fur den Fixateur aufgebaut. Zur mechanischen Analyse von Fixateuren werden
verschiedene mechanische Ersatzmodelle oder mechanische Vereinfachungsansétze
eingesetzt (z. B. [ARS02, Jas10, FRO7, ESW+90]), wobei bisher kein Ansatz bekannt ist, der
eine generelle Beschreibung von Fixateuren oder die Fixateurmobilisierung adressiert. Um
die Komplexitét des Ersatzmodells zu reduzieren, orientiert sich dieses an einem symmetrisch
aufgebauten bilateralen Fixateur.

Das im Rahmen dieser Arbeit aufgestellte mechanische Ersatzmodell ist in mehrere
Einzelmodelle unterteilt, deren Zusammenhang in Bild 6-1 dargestellt ist. Das Modell selbst
wird in Abschnitt 6.1.1 vorgestellt. In den Abschnitten 6.1.2 bis 6.1.4 werden die
Formelbeziehungen zwischen den verschiedenen GrofRRen hergeleitet. Im letzten Abschnitt
sind diese hinsichtlich des Wirkmechanismus (welche EinflussgroRe beeinflusst welchen
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Ausgang wie stark) dargestellt. Dieser Abschnitt beinhaltet somit auch die Interpretation aller
vorher entwickelten Formeln.

Kapitel Inhalt des Modells Definition im Modell

Langen, Abstande, Durchmesser,
-> W|nke| zur Beschreibung des

Fixateurs

Grenzen der Teilsysteme

Geometrisches Ersatzmodell
6.1.1 Vereinfachtes System mit
starrem Fixateurrahmen

 /

SchnittgréBen Modell
6.1.2 Vereinfachung der o
Teilsysteme als Federn

4

Auflagerreaktionen im
Knochen Zusammenhang: SchnittgroRen

Lagerreaktionen je auf Auflagerreaktionen
Teilsystem

¥

Spannungsmodell Zusammenhang:
6.1.4 Spannungen in Schrauben =¥ Auflagerreaktionen auf
und Schraubldchern Spannungen

¥

Gesamtmodell Zusammenhang: AuRere Last,
6.1.5 Zusammenfihrung aller =» Geometrie, Materialkennwerte
vorherigen Modelle auf Spannungen

Zusammenhang: AuRere Last,
Geometrie, Materialkennwerte
auf SchnittgroBen zw.
Teilsystemen

6.1.3

Bild 6-1: Zusammenhang der Ersatzmodelle

6.1.1 Geometrisches Ersatzmodell

Der Fixateur umfasst in der Tibia SS, welche normal zur Frontalebene von ventral eingebracht
werden sowie SN welche distal der SS, jedoch proximal der Syndesmosis tibiofibularis
normal zur  Sagittalebene  eingebracht ~ werden. Diese  werden  durch
Fixateurverbindungselemente® verbunden, welche distal der FuRsohle im Fulstiick miinden.
Eine schematische Zeichnung der Anordnung mit den maligeblichen Abstanden ist in Bild 6-2
zu sehen.

13 Die Berechnung ist unabhangig von der Ausgestaltung (Fixateurbriickenstdbe oder neuartige
Hilfsmittelansatze), sodass fiir die Berechnungen der Arbeitsbegriff ,,Verbindungselemente* verwendet wird.



Untersuchung zur Quantifizierung der tbertragbaren Lasten 58

Sagittal-
ebene

Crantrlohono
rrontailebene

Bild 6-2: Aufbau des Fixateurs sowie Mal3e zur Beschreibung

Aus dem Aufbau des Fixateurs wird das in Bild 6-3 dargestellte mechanische Ersatzmodell A
abgeleitet. Die Anbindung an den Verbindungsstellen zwischen den Fixateurstangen und der
Klemme der SN sowie zwischen den Schrauben und den Klemmen ist in der Realitat weder
ideal steif noch gelenkig. Fiir eine Abschétzung des Falles mit den hdchsten Beanspruchungen
werden diese jedoch als gelenkig angebunden betrachtet. Fir die einzelnen Komponenten
werden die Vereinfachungen in Tabelle 6-2 dargestellt.
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Tabelle 6-2: Idealisierung fiir Fixateurkomponenten im mechanischen Ersatzmodell

Komponente Abkirzung | Idealisierung Kennwerte

Schanz Schraube SS Balken E,L,(=1,),A
Steinmann Nagel SN Balken E L,(=1,),A
Fixateurverbinder FV Balken E; Ey I, (L), A
Fixateurklemme FK Starr E=o =
FuBstlick FR Starr E=o, =

Tibia T Starr El=

E-Modul (alle Richtungen) E; E-Modul (eine/mehrere Richtungen n) E,,; Flachentragheitsmoment (alle Achsen)
I; Flachentragheitsmoment (eine Achse n) I,,, Flache A

Das Fulistiick und die Fixateurklemme werden aufgrund ihrer gedrungenen Geometrie als
starre Korper idealisiert. Gleiches gilt fur die Tibia, da deren Federsteifigkeit trotz des
geringeren E-Moduls durch die Geometrie deutlich erhéht ist. Da die Verbindung der Tibia
zum restlichen Korper als feste Einspannung angenéhert werden kann, l&sst sich fur das
Ersatzmodell A die Tibia durch Auflager an den Schrauben ersetzen (siehe Ersatzmodell B).

Ersatzmodell A Ersatzmodell B
a K
=it | A &
o R
&
a
AN
a

Bild 6-3: Mechanische Ersatzmodelle A und B

Im Ersatzmodell B ist zur Vereinfachung der Berechnung an der frontalen Kortikalis ein
Festlager und an der dorsalen ein Loslager fiir die SS gewahlt, da der Einfluss als gering
eingeschétzt wird, obwohl durch das eingebrachte Gewinde und die Zug-/ Drucksteifigkeit
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der Schraube an beiden Stellen axiale Kréfte Ubertragen werden. Beim SN treten nur sehr
geringe axiale Krafte auf, weshalb dort die Lagerung auf Loslagern unter Ausnutzung von
Symmetrie vereinfacht wird. Fur die Berechnungen wird somit ein virtuelles axiales Festlager
in der Mitte der Schraube ergénzt.

Die Lasten am Fixateur F,, Fy, FZ,My leiten sich aus den Bodenreaktionskraften ab, wobeli
M, davon abhangig ist, ob mit dem VorfuRl oder dem Ruckful’ aufgetreten wird. Mit den
GroRen aus Bild 4-2 (fir Winkel o) sowie Bild 4-3 in Kap. 4.2.2 und den Abstanden gemal
Bild 6-2 ergibt sich:

I:x = I:Fron'[ ' COS((Z) + l:Ver'[ 'Sin(a)
I:y = I:Med

(1) F, = Fr o -SIN(@) + R, - COS(x)
M, max =k-F,
M, min=-I-F,

Zur Bestimmung der Auflagerreaktionen in Abhangigkeit von den Einflussparametern, wird
das Ersatzmodell B in vier Teilsysteme (TS) freigeschnitten (siehe Bild 6-4). Fir diesen
Freischnitt wird £, = M, = M, = 0 angenommen. Die Kréfte, welche tber den vorderen
bzw. hinteren Teil des FuRstlickes Ubertragen werden, sind in ihrer Wirkung mit M,

zusammengefasst.
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1S4
Ersatzmodell B 759
: P—fﬂ TS 2 ) a
55, M. M, 5. C |
X y TS2 1L & 12,

A 55,
A 552 = A, &b
a = TS3
ll 3
PN —— =
TS1 TA S
b i é———_-— TS 3 -—é [\J'\' : '_*—H
sifl 1 | SN,
T 2
paN
3 Dy Ig
WZ D,
‘t M,
F\‘ \ '
— —
2 P‘Z)\
2

Bild 6-4: Freischnitt des Fixateurs, Maf3e gemaf3 Bild 6-2

6.1.2 SchnittgroRen Modell

Uber die Gleichgewichtsbestimmung in Teilsystem |

(2) T:SSZ+SNZ+%=O

sowie die Ermittlung, dass keine weiteren EinflussgroRen fir Kréfte entlang der z-Richtung
existieren zeigt sich, dass SS, sowie SN, nur von F, abh&ngen. Die Verhéltnisse von SS, und
SN, lassen sich Uber ein Federersatzmodell (siehe Bild 6-5) bestimmen, bei dem alle
Schrauben auf ihre Federsteifigkeit in z-Richtung reduziert werden.
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o . 2 N D
a a 2-S5S, c;
ﬂé# 2
Fs < 2-58S8
A ~ C-.- -c"__{_‘ VA
a 71z J
3
™ Coben
2-SN, cSN
9‘ % z — Cges
a TT ) -
Fay
A 2-SN,

Cunten

A »

F; F;

Bild 6-5: Federersatzmodell in z-Richtung*

Aus dem Freischnitt des Federersatzmodells in z-Richtung ergeben sich:

F,-c
(3) 2.5, = —+2_
c, +C,
SS FS
c,”-C
€ szszs—ulzs
c,”+C,
F -
5) 2-SN, =—+—"=
c, +C,

Im Gegensatz zum System in Bild 6-4 wird fiir diese Berechnung das System nicht halbiert.
Die Federsteifigkeiten des oberen Fixateurteils sowie der SS sind zusammengefasst. cf> hat
keinen Einfluss auf die Lastverteilung. Bei herabgesetzter Federsteifigkeit der befestigten SN
oder der SS in Kombination mit dem Fixateur missen die jeweils anderen Schrauben mehr
Last aufnehmen. (siehe hierzu Kap. 7.2.1).

Im Bild 6-6 ist das Teilsystem 2 aus Bild 6-4 auf die Gréfl3en, welche in z-Richtung relevant
sind, reduziert. Das Moment M,, fallt weg, da es in Teilsystem 2 entgegengesetzt und gleich
grof wirkt.

¥ €1, Cobens Cunten, CoesWerden in Kap. 7.2.1 verwendet.
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b a
e
a
b
f— =
|
d #m =
5
¢ . ]
d > =
2
| |
2.56 1 A =

S8,
Bild 6-6: Verformungsweg der SS

Die Verformung (f,) der SS in z-Richtung liegt in der Realitdt zwischen einer Idealisierung
als Parallelschaltung von mehreren gelenkigen Lagerungen und einer festen Einspannung der
Schrauben. Die Anzahl der SS wird mit ngg (in allen Grafiken jeweils 3) bezeichnet. Fur die
Verformung der SS wirkt 2-SS, , da die Last von beiden Fixateurhalften angreift. Basierend
auf der Analogie der Verformung eines entsprechend eingespannten Balkens l&sst sich die
Verformung anndhern zu::

SS. -b%*-(a+b SS -b%-(a+b
z fSS z
12-n -ESS-I35< : <3-n ES S

©)

Die Stutzwirkung fuhrt zudem dazu, dass die Federsteifigkeit bei der Steigerung der SS-
Anzahl von ng, = 1 auf ng = 2 sprunghaft ansteigt. Aus der Verformung ergibt sich ¢3° als:
6-ng -EP -1 o 288, _24-ny Sl B

b?-(a+b) ’ f 5 b?-(a+Db)

)

Die Federsteifigkeit der SN wird bestimmt durch eine Anndherung als symmetrische
Loslagerung, welche auf beiden Seiten um die Lange f (siehe Bild 6-2) Ubersteht. Durch die
Symmetrie steigert sich die Federsteifigkeit gegenliber dem gezeigten Ersatzschaubild um den
Faktor 2. Die Anzahl der SN wird mit ngy beschrieben (in den Grafiken jeweils 2), welche
fur die Aufstellung der Formel gelenkig angebunden sind. Dies fiihrt zu einer Federsteifigkeit
von:

15 Der Faktor der Steigerung der Steifigkeit ist abhangig vom genauen Verhéltnis von a und b. Fir a = b liegt
der Wert bei 4,6. Fur b > a sinkt dieser Wert. Hier angenommen: Faktor 4, angelehnt an [BG20 Tab20.4 -11]
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SN_12'”sN'EzSN'|zSN .
;7 = 3 > — [B611 Tab.4.12]
2-f°+3-f°-j

@

Wie bei den SS fuhrt die Verformungsbehinderung mehrerer Schrauben dazu, dass die
Federsteifigkeit bei der Steigerung von einer auf zwei SS (berproportional ansteigt.
Anschlieend ist der Einfluss der Schraubenanzahl linear. Zudem ist durch die feste
Einspannung in der Klemme die Federsteifigkeit fur die SN hoher.

Die ermittelten Formeln werden gestitzt von den Berechnungen von ASCHE ET AL. [ARS02],
nach denen der Abstand zwischen Knochen und Einspannung eine kubische, inverse
Korrelation auf die Steifigkeit der Knochenschraube hat. Von KuMMER [Kum91 S.12] wird
anhand von Untersuchungen an Ilizarovfixateuren gezeigt, dass die mathematisch berechnete
Steifigkeitssteigerung des Fixateuraufbaus, insbesondere durch gesteigerte Drahtdurchmesser
in der Realitat unterschritten wird. Dies ist vorrausichtlich darauf zuriickzufiihren, dass der
Knochen in der Berechnung als steif idealisiert wird. Die berechnete Federsteifigkeit auf Basis
dieser Idealisierung weicht umso starker von der Realitat ab, je hoher die Steifigkeit der
Schrauben ist. Selbige Effekte sind auch fur den hier beschriebenen Aufbau zu erwarten.

Fir die Bestimmung von SS, sowie SN, gilt gemé&R TS1 in Bild 6-4:

F .
?X-(h+|)—My
9 SN, | = -
Fliom
2 y
(10) 58,/ =2——

Insofern sowohl SN als auch SS ein Moment aufnehmen, wird das System dadurch weiter
stabilisiert, sodass die resultierenden Krafte in x-Richtung sinken. Da F, beim normalen
Gangzyklus keinen Vorzeichenwechsel hat, wohingegen M von positiv auf negativ wahrend
der Abrollung wechselt, sind die Schraubenkréfte im Fall der Abrollung tber den Vorful? am
grofRten. Die Kenntnis, dass diese Belastungssituation die hdchsten Schraubenkréfte
hervorruft, ist fir die Auslegung und praktische Testung relevant.

Werden (ber die SN in Folge einer Loslagerung keine Kréfte in horizontaler Richtung
ubertragen, ergibt sich:

(11) S5, =F

Im Fall der festgelagerten SN entsteht in der Tibia zwischen den SN und SS ein Biegemoment,
welches basierend auf den Formeln (9) bzw. (10) von 0 an den SN hinzu M, +F -(i+h) an
den SS ansteigt (siehe Bild 6-7) Anschlieend sinkt das Biegemoment wieder durch die
Wirkung von SS, | bzw. steigt weniger stark. Werden die SN losgelagert, ist das
Biegemoment zwischen SN und SS = 0 und steigt ab den SS unmittelbar auf den Wert,
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welches es dort auch bei festgelagerten SS hatte. Anschlie3end verhdlt sich das Biegemoment
analog. Das auf diese Weise in die Tibia eingebrachte Biegemoment ist unphysiologisch, da
bei einem gesunden FuB die Bander und Muskeln frontal und dorsal auf Zug belastet werden

und somit etwaige Biegemomente durch ein Kréaftepaar aufgenommen werden.

Festlagerung  Loslagerung
SN SN

(i +h)

<2 L,
My in Tibia My in Tibia

Bild 6-7: Unphysiologisch eingebrachtes Biegemoment in der Tibia

6.1.3 Auflagerreaktionen

Sind die Schrauben ideal gelenkig gelagert sind, wird an den Schrauben kein Moment
eingebracht. Bei einer Idealisierung des Knochens als feste Einspannung tbertragen alle
Schrauben ein Moment, welches der Verdrehung entgegenwirkt. In der Realitét liegt das
Moment somit zwischen diesen beiden extremen:

SS, b

(12) 0<My, <27=[BG20 Tab. 20.5-10]

SS

Auf die SS wirken die Schnittkréafte von der medialen und der lateralen Fixateurseite,
weshalb sich die Lasten verdoppeln. Damit lassen sich die Auflagerreaktionen fir TS 2
(siehe Bild 6-4) annéhern zu:
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2-SS - b
(13 e
-a
2.8 -(b+a)
2.55, Z
2-SS
(15) Ay ="

16 _ S99

SS -b
17 B =B.. =B, =—=2
( ) 1z 2z 3z 3a

Da die Momentaufnahmen Uber die Verkippung der Schrauben im Verhéltnis zur
Momentaufnahme tiber den Abstand zwischen SS und Tibia klein sind, kann M, ~0 (siehe
Bild 6-4) angenommen werden. Es zeigt sich, dass die unterste SS den hdchsten Belastungen
ausgesetzt ist. Wenn die SN keine Lasten in x-Richtung Ubertragen, erhohen sich die
Auflagerreaktionen in x-Richtung der unteren und oberen Schraube um den Faktor:

M y
(] 8) A1><zusatz = d
M y
(19) A%xzusatz == d

Als alternative Ausgestaltung von TS 2 (siehe Bild 6-4) lassen sich die SS in einer Ebene mit
einem Winkel zueinander anordnen (siehe Bild 6-8). Um die Unterscheidung der
Lastaufnahme entlang der Schraubachse und normal zur Schraubachse zu ermdglichen,
werden die Lager mit gedreht. Die Lasten werden aus TS 2 (Bild 6-4) (ibernommen.
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Bild 6-8: Winklige Einbringung der SS

Durch die Verkippung wird das Moment M, nicht mehr nur axial (unter Nutzung des
Gewindes) durch die Schraube in den Knochen eingeleitet, sondern auch abhangig vom
Winkel (ber die Zylinderflachen normal zur Schraubenachse. Ebenfalls wird ein Teil der
Kréfte in x-Richtung tiber die Flache normal zur Schraubenachse Ubertragen. Hieraus lassen
sich die Korrelationen ableiten:

A, ~cos(y)-SS,
Ay ~SIN(Y) - SS,
A, ~sin(y)-SS,
A3(ﬂ+2-;/) - COS(}/) ’ SSX

(20)

Somit héangt es von der Zusammenstellung von SS_,SS,,» ab, in welcher Weise die
Winkelanstellung die Auflagerreaktionen beeinflusst. Fur die SN ergeben sich die
Auflagerreaktionen bei zwei SN zu:

SN
(21} Dlz = DZZ = 22
(22) Dlx = DZX = %

Werden die SN (ibereinander angeordnet, stutzen diese sich zudem gegenseitig. Dieser Effekt
wird im mechanischen Modell vernachlassigt (siehe hierzu Kap. 6.2.3). Eine Anordnung der
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Schrauben nebeneinander fihrt dazu, dass der Stutzeffekt in x-Richtung auftritt. Die
Belastung entlang der x-Richtung steigt, wenn der Auftrittswinkel o oder Abstand i zunimmt
oder der Abstand h sinkt. Somit ist die Ausrichtung abhéngig von den konkreten Verhaltnissen
zu wéhlen, um die Stltzwirkung in der idealen Richtung zu haben.

Wird die Anbindung in die vordere Kortikalis als Loslagerung gesehen, sinkt die
Beanspruchung auf diesem Lager mit dem Winkel, da das hintere Lager den axialen Teil der
Last aufnimmt (vgl. Kap. 7.1.3).

6.1.4 Spannungen

Die Spannungen in den Einschraublochern lassen sich grob annahern (ber eine
Lagerpressung, welche von den Auflagerkréften abhéngt. Da die Schraube innerhalb der
Kortikalis eine Biegung aufweist (siehe Bild 2-12), erreichen die Spannungen an den Seiten
der Kortikalis in der Realitat durch die Kantenspannung héhere Werte. Diese hdngen zudem
vom auftretenden Moment und von der Wandstéarke der Kortikalis ¢ ab.

Gemal? der analytischen Beschreibung der Spannungsverhaltnisse innerhalb der
Gewindegdnge nach BLADT [BLA16] werden die Belastungen der Gewindegénge
gleichmaRiger, wenn der E-Modul des AuRengewindes deutlich geringer ist als der der
Schraube (wie im Anwendungsfall gegeben). Trotzdem tritt die hochste Belastung im ersten
Gewindegang auf. Dies wird in der Formel (23) Uber den Faktor Gg;.4; bertcksichtigt. Der
andere Summand leitet sich aus den Spannungen in Folge einer hertzschen Pressung eines
Zylinders im Loch her. Die vordere Kortikalis nimmt einen Grofteil der Lasten entlang der
Schraubenachse auf und ist deshalb als Festlager A (Bild 6-8) ausgefiihrt. Die Spannungen
ergeben sich somit zu:

_ \/A1,2,322 +(A 25 Grat)”

(23) O-KnochenSS—A -
Css 'dss

( 2 4) O-Knochenssz =

\D?+D?
(25) —

JKnochenSN—D = d
Con ~Ogy

Fur eine mogliche Anstellung der SS im Winkel zueinander wirde sich die vorhandene
Auflageflache, ebenso wie die Einschraublédnge der Schraube vergrofiern, jedoch waren die
ersten Gewindegénge nicht vollstandig im Knochen eingebracht.

Beim Vergleich der Momente innerhalb der SS zeigt sich, dass das Moment in der
Einspannung und am Knochen im Lager A (Bild 6-8) gleich ist. Durch die hohere Steifigkeit
der Klemme lasst sich erwarten, dass ein Versagen aufgrund des Momentes auf Klemmenseite
wahrscheinlicher ist.
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SS,-b

(25) M Einspannung — # =M A

Far die Normalspannungen innerhalb der SS gilt:

27) o My, __S5:b32 S5.4
seeow N z.DL-2-d DEx

wobei der Anteil der Normalspannung durch Normalkrafte (zweiter Summand von (27))
erheblich geringer ist als der durch Biegemomente (erster Summand von (27)). Bei den SN

bewirkt sowohl SN, als auch SN, ein Biegemoment. Die maximale Spannung liegt hierbei
am Knochen und betrégt:

1szsW-rw
(28) ST i

O = =
SNMax
w m-dd,

Die Druckspannung in der Tibia als Kreisring ergibt sich zu:

(29 Tonn = e e
Kort,n ﬂ_.(a2_(a_2.c)2) ﬂ'(a'C_CZ)

6.1.5 Zusammenfassung des mechanischen Ersatzmodells

Die formelbasierten Zusammenhénge aus den vorangegangenen Kapiteln sind in eine
grafische Darstellung (siehe Bild 6-9) uberfuhrt, welche die verschiedenen Einflisse zeigt.
Hierbei bedeuten rote Linien eine inverse und griine eine positive Korrelation. Die Dicke der
Linie spiegelt die Potenz der Korrelation wider. Die Verwendung der gestrichelten Linien ist
lediglich aus Griinden der Ubersichtlichkeit gewahlt. Die Belastungssituation ist optimiert,
wenn die Spannungen in den einzelnen Komponenten mdglichst gering werden, trotz hoher
duRerer Lasten. Aus der Ubersicht ergibt sich, dass die Belastungssituation optimiert wird,
wenn:

e Der Abstand SN-SS (h), Abstand SS-SS (d), die Schraubenanzahlen fir SN und SS (ngy,
ngg) und die Schraubendurchmesser (dsy, dgs) maximiert werden.

e Der Durchmesser der Tibia (a, e) und die Wandstarke der Kortikalis (c) beim Patienten
groRer sind.

e Der Abstand SN-Boden (i), Abstand SS-Tibia (b) und Abstand SN-Tibia (f) miniert
werden.

e Die Federsteifigkeiten der SN und SS in Kombination mit dem Fixateur so gewahlt
werden, dass beide Schraubentypen gleichmélig belastet sind.

Diesen MalRnahmen zur Optimierung der Belastungssituation stehen begrenzende Faktoren
gegenuber. Dies sind

e die Tragfahigkeit des verbleibenden Knochens, welche den Schraubendurchmesser
begrenzt (vgl. Kap. 2.3.2).
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e Das Risiko fir Pininfektionen [Reu05, S.18], welches zu der Notwendigkeit fuhrt,
maoglichst wenig Schrauben zu verwenden.

e Die Abstdnde zwischen Klemmen und dem Bein, welche durch die Zugénglichkeit bei
der Reinigung nach unten hin begrenzt werden (vgl. Kap. 2.3.2).
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Bild 6-9: Zusammenhénge der Einflussgrofien auf die auftretenden Spannungen. Zugehdrige

Gleichungen in Klammern.
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Im Ersatzmodell ergeben sich einige nicht physiologische Spannungen in der Tibia. Zum
einen gibt es durch die fehlende Sehne eine Spannung in Folge des Biegemoments um die y-
Achse. Das zugrundeliegende Moment hangt dabei vom Abstand der Krafteinleitung h ab.
Zum anderen ist es durch den starren Aufbau des Ersatzmodells ebenfalls mdglich, dass
Momente um die z-Achse bis in die Tibia durchgeleitet werden. In der Realitat wird dies durch
eine Verdrehung des Fulles oder eine Kraftubertragung durch die AuBenb&nder verhindert.
Aus der hier gewahlten Betrachtung ergeben sich einige Verkirzungen der Realitat: Da die
Kraftkomponenten in y-Richtung nicht betrachtet werden und von einer gleichméaRigen
Belastung des Ful3stiickes ausgegangen wird, hat j (Abstand Tibiakante — Fixateurful}) keinen
Einfluss. In der Realitdt beeinflusst diese GroRe jedoch die Belastung der Schrauben.
Weiterhin hat der E-Modul der Schrauben in der Darstellung lediglich einen Einfluss auf die
Federsteifigkeit. Der E-Modul definiert jedoch auch die Starke der Durchbiegung der
Schrauben im Schraubenloch, wodurch die Spannung im Schraubenloch ebenfalls verandert
wird. Die Stutzwirkung der SN hangt von deren Ausrichtung zueinander ab, weshalb kein
formelbasierter Zusammenhang aufgestellt wird. Gleiches gilt fur die Verkippung der SS
zueinander. Um die Limitationen des analytischen Modells zu tberwinden sowie dessen
Aussagen zu validieren, sind die im folgenden Kapitel beschriebenen simulativen
Untersuchungen notwendig.

6.2 Simulative Untersuchung

Der Fokus der simulativen Auswertung liegt ebenso wie bei den Untersuchungen in der
Literatur (vgl. Kap. 2.4.2) auf dem Vergleich verschiedener Aufbauten hinsichtlich des
Knochen-Schraubenkontaktes und der Findung zuldssiger Vereinfachungen. Fir eine
Ableitung von quantitativen Versagensvorhersagen ist es notwendig, bessere Kenntnisse tiber
die Schéadigungseffekte im Knochen-Schraubenkontakt zu erhalten, fur welche die
Durchfuhrung von praktischen Versuchsreihen erforderlich ist. Ein Vergleich der Ergebnisse
der Simulation und des mechanischen Ersatzmodells ist in Tabelle 6-9 am Ende des Kapitels
aufgefunhrt.

6.2.1 Modelldefinitionen

Fur den geeigneten Modellaufbau fiir belastete Rohrenknochen gibt es derzeit kein
einheitliches Vorgehen. Es gibt sowohl Argumentationen fir homogene Materialmodelle, da
diese eine vereinfachte Vergleichbarkeit bieten sollen und die Einflusse der
richtungsabhangigen Materialunterschiede auf das Ergebnis als gering eingestuft werden
[PX19], als auch Argumentationen, welche vereinfachte Materialmodelle ablehnen
[FAW+21]. Im Rahmen dieser Untersuchung wird das Tibiamaterial linear transversal isotrop
modelliert. Das heil’t, es werden die Materialeigenschaften entlang der Knochenachse von
denen radial zur Knochenachse unterschieden. Vollstandig anisotrope oder nichtlineare
Materialmodelle werden fiir den Knochen nicht genutzt, da hierzu zu wenig bis keine
konsistenten Materialwerte vorliegen (siehe Kap. 2.3.1). Die Schrauben sind als homogene
nichtlineare Korper modelliert, da plastische Verformungen der Schrauben in der Praxis



Untersuchung zur Quantifizierung der ubertragbaren Lasten 73

regelmaRig auftreten. Die Simulation erfolgt mit dem Solver Nastran in Autodesk Inventor in
der Version 2022.

Zur Reduktion der Rechenzeit werden Simulationen durchgefihrt, um zu ermitteln, wie weit
das Modell vereinfacht werden kann, ohne die Aussagefahigkeit einzuschranken (siehe Kap.
6.2.5). Bei der Modellierung der Tibia mit ihrer tblichen Kontur schwanken die Ergebnisse
abhangig davon, wo die Schraube genau eingebracht wird. Da in der Operationspraxis der
Einschraubort nicht im Voraus festgelegt ist, greift man in praktischen Versuchen, ebenso wie
in dieser Untersuchung, teilweise auf vereinfachte Geometrien zuriick, was vereinfachte
Modelle unter Ausnutzung von Symmetrie fur die isolierte Betrachtung von SN bzw. SS
zulésst (Modell 1 und 2 in Tabelle 6-3). Fir das Zusammenspiel zwischen den Schrauben
innerhalb der Tibia wird ein kombiniertes Modell (Modell 3) verwendet. Dieses wird zudem
ohne die Schrauben fiir die Untersuchung der Knicklast verwendet. Eine Ubersicht tiber die
drei Modelle ist im Folgenden dargestellt:

Tabelle 6-3: Basis Simulationsmodelle

Modell 1 Modell 2 Modell 3
|
<
o
> 0 2 2
[%2]
n 3 0 3
[%2]
o RBE2-Element RBE2-Element RBE2-Element
3
c
=
c
<
@ Sagittalebene Frontal- und Sagittalebene
B
IS
e
>
wn
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Die Schrauben werden ohne Berucksichtigung von Gewindegeometrien simuliert, da diese
einen Vergleich verschiedener Aufbauten sowie die Nutzung von Symmetrien zusétzlich
erschweren. Der Kontakt zwischen Schraube und Knochen erfolgt bei den SS auf der frontalen
Seite als trennbar, wobei ein Reibungskoeffizient basierend auf den Ergebnissen von ZHANG
[Zha23] von 0,3 gewdhlt wird. Diese Wahl qilt als realistische, jedoch konservative
Abschatzung, da keine Zugkréfte radial zur Schraubachse von den Schrauben auf den
Knochen ubertragen werden (vgl. [RKM+14, KSO10]). In der dorsalen Kortikalis wird die
Verschraubung mit einem nicht trennbaren Kontakt eingefiihrt, um die Bewegung entlang der
Schraubenachse zu verhindern. Der Einfluss der Schraubenvorspannung zeigt sich in
Versuchen als minimal, weshalb diese in allen weiteren Versuchen nicht modelliert wird. Der
Knochen ist am proximalen Ende fest eingespannt.

Bild 6-10: Vernetzung mit RBE2 Elementen, eingeleiteter Last sowie Einspannung und
Symmetriebedingungen an Modell 1

Bei den Versuchen wird ein Netz mit einer maximalen GréRe von 1 mm an den Schrauben
und 2 mm im Knochen verwendet, wobei eine Verfeinerung des Netzes rund um die
Einschraublocher auf 0,4 mm erfolgt (Bild 6-10). Mit diesen MalRnahmen ist es mdglich, die
Simulationen effizient durchzufthren.

Einige GroRRen des Fixateurs (vgl. Bild 6-2) bleiben konstant, da von diesen ausgehend von
den analytischen Uberlegungen in Kap. 6.1 kein groRer Einfluss auf die Ergebnisse erwartet
wird oder diese Grolien bei den praktisch untersuchten Humanknochen nur sehr geringfigig
variieren. Die Standardwerte fir diese Grofien sind in Tabelle 6-4 angegeben und an den
Werten der in Kapitel 6.3 eingesetzten Kunstknochen orientiert.
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Tabelle 6-4: Nicht variierte Parameter des Fixateurs

Name Kurzel Standardwert
Breite der Tibia an SS agg 36 mm

Lange der Tibia an SS ess 24 mm

Breite der Tibia an SN asy 33 mm

Lange der Tibia an SN esn 32 mm
Wandstarke der Kortikalis an SN Csn 2,5mm
Abstand der SN zur festen - 10 mm
Einspannung

Die variierten Parameter bei den verschiedenen Modellen sind in Tabelle 6-5 dargestelit.

Fur den Vergleich der Spannungen im Knochen wird mit einem Lastfall gearbeitet, bei
welchem die Last E, aufgebracht wird. Die Lasteneinleitungspunkte sind so gelagert, dass die
Wirklinie der Last durch die Einspannung der Tibia verlauft. Dies bildet die Belastung beim
Stehen ab. Die Last steigt im nichtlinearen Solver in 50 N-Schritten (bezogen auf die
Gesamtlast). Zur Auswertung der Ergebnisse werden die Spannungen im Knochen und in den
Schrauben herangezogen. Aul3er bei den Knickspannungen geschieht dies basierend auf der
von-Mises-Vergleichsspannung. Weiterhin wird die Dehnung der Knochen ausgewertet.
Innerhalb der Kontaktflachen von Schrauben und Knochen werden mithilfe von
Ergebnissonden im ungeglatteten Konturverlauf auf dem Knochen die hochstbelasteten
Stellen ermittelt, da dies fir den verwendeten Solver bei Materiallibergdngen genauere
Ergebnisse generiert. Maximale Verformungen der Fixateurschrauben (ungeféhr 60 mm vom
Knochen entfernt) werden verwendet, um die Federsteifigkeit der Elemente auszuwerten.
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Tabelle 6-5: Parametervariation der Modelle

Name Modell | Kirzel Standardwert | Minimum Maximum

Anzahl der SS 1 Ngg 3 1 4

Anzahl der SN 2 Ngy 2 1 2

Durchmesser SS [mm] 1,3 Dgg 5 4 7 (9

Durchmesser SN [mm] 2 Dgy 4,5 4 6

Abstand zwischen SS 1,3 d 20 15 40 (100%)

[mm]

Anordnung SN 2 - Ubereinander | Nebeneinander | -

Abstand zwischen SN - | 2 g 20 10 40

Ubereinander [mm]

Abstand zwischen SN - | 2 g 15 10 20

nebeneinander [mm]

Winkel zwischen SSund | 1 Y 90 67,5 105

Tibia [°]

Ausspannlénge (Abstand | 1 b 30 10 40

zwischen Knochen und

SS-Klemme) [mm]

Ausspannlénge SN 2 f 30 10 40

[mm]

E-Modul der Schrauben | 1,2 Egg 193 105 193

[GPA]

E-Modul Tibia [GPA] 3 Erip 19 (long) 17,1 (long) 20,9 (long)
11,4 (rad) 10,2 (rad) 12,5 (rad)

Wandstérke der 1,3,5 Css 3 2,5 4

Kortikalis an

Einschraubstelle SS

[mm]

Position der SS entlang 5 - 0 5 medial 6 lateral

der Normalen der
Sagittalebene [mm]

6.2.2 Einfluss der Schanz Schrauben

Eine Ubersicht Gber die qualitativen Einflusseffekte der Parameter, welche die SS betreffen,
ist in Tabelle 6-6 aufgefihrt.

16 F{ir Untersuchung der Resttragfahigkeit der Tibia.
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Tabelle 6-6: Vergleich der Ergebnisse der Parametervariation an den SS. Die variierten
Parameter sind hervorgehoben.

€ © = 2 S | ¥
= £ £ o = S |2
2 = S o g 2 | D
2 JEE |2 | S |3 S| SE 8T
< = Q. — .S T . o <
S |S%|E | 3E |3 x8& 53 SE
< Aa|< 2 < E|u sSv2s385 %2
3 5 20 0°, 0°, 0° 30 193 372 249 1667
1 5 - 0° 30 193 404590 | 256,50 | 1115
4 5 20 0°, 0°, 0°, 0° 30 193 2203 | 2293 | 2678
3 4 20 0°, 0°, 0° 30 193 9443 | 3276 | 1048
3 7 20 0°, 0°, 0° 30 193 1475 | 2222 | 2683
3 5 15 0°, 0°, 0° 30 193 4195 | 262,9 | 2308
3 5 30 0°, 0°, 0° 30 193 3656 | 252,4 | 1629
3 5 40 0°, 0°, 0° 30 193 2803 | 252 1515
3 5 20 -15°_0°, 15° 30 193 4455 | 2545 | 1991
3 5 30 15°_0°,-15° 30 193 1283 | 180,8 | 3434
3 5 30 -15°_0°, -15° 30 193 2105 | 2482 | 1634
3 5 20 -15°_-15° -15° | 30 193 2425 | 2498 | 1475
3 5 20 0°, 0°, 0° 20 193 2643 | 2362 | 2049
3 5 20 0°, 0°, 0° 40 193 4732 | 259 1038

Die Schraubenanzahl ng zeigt etwa einen linearen Einfluss auf die mittlere Spannung in den
Einschraubléchern am Knochen (Bild 6-11). Der Knochen gibt absolut starker nach, je weiter
unten er belastet wird, da eine groRere Lénge gestaucht wird. Er kann somit als Feder
angesehen werden, deren Nachgiebigkeit linear Giber die Lange zunimmt. Dies fiihrt dazu, dass
durch die starre Kopplung durch die Fixateurklemme, bei der alle Schraubenenden gleich weit
bewegt werden, die Schraublécher weiter unten weniger Last tragen, da diese relativ zum
oberen Schraubloch bei gleicher Verformung weniger Reaktionskraft aufbauen. Bei mehreren
Schrauben sind deshalb die Schraublocher weiter oben hoher belastet als die weiter unten
liegenden (siehe Bild 6-12). Durch diesen Effekt, der analytisch nicht mitbetrachtet wird, ist

17Von der oberen Schraube zur unteren Schraube.
18 Bei 600N Fixateurbelastung.

19 Gemittelt Uber 0-300N Belastung.

20 Bei 300N Fixateurbelastung.



Untersuchung zur Quantifizierung der ubertragbaren Lasten 78

der Einfluss der Schraubenanzahl auf die absoluten Spannungsspitzen geringer als linear. Bei
drei Schrauben ist der Spannungsunterschied von der oberen zur mittleren Schraube groRer
als der von der unteren zur mittleren, da der Knochen zwischen der mittleren und der oberen
Schraube auch von der Kraft der unteren Schraube mit gestaucht wird. Um eine einzelne
Schraube vergleichbar zu machen, wird diese durch ein zusatzliches Lager gegen Verdrehung
an der Einspannung gestutzt. Die Steifigkeit der einzelnen Schraube ist daher &hnlich hoch,
wie die von zwei Schrauben, welche sich gegenseitig stiitzen. Die Beanspruchung der
Schrauben selbst nimmt linear Uber die Anzahl ab, solange keine der Schrauben die
FlieRBgrenze erreicht. Die Spannungen nach Erreichen der Flie3grenze der Schrauben in Bild
6-11 sind weder fir Knochen noch fir die Schrauben reprasentativ. Die Steifigkeit der
verbundenen bzw. gestutzten SS liegt zwischen 971 N/mm (fur zwei Schrauben) und
2678 N/mm (flr vier Schrauben).
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Bild 6-11: Knochenbeanspruchung an Schraubléchern und Schraubenbeanspruchung
abhangig von der Anzahl der SS

Die VergroRerung des Schraubendurchmessers dgs verbessert nach der mechanischen
Betrachtung die Tragfahigkeit der Knochen-Schrauben Kontaktstelle, was sich auch in
verschiedenen Studien zeigt [AMC93, S.776, JPV+92, S.1004, DPS12, S.1789]. Mithilfe der
Variation der Schraubendurchmesser zwischen 4 mm und 7 mm kann der Effekt ebenfalls
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gezeigt werden. Eine Steigerung des Durchmessers senkt in der Simulation die Spannungen
im Knochen, wobei der Einfluss zwischen der zweiten und dritten Potenz liegt:

(30) O ~1,mit:d§S <x<dd

X
Dies deckt sich mit dem analytisch erwarteten Einfluss (vergleiche Formel (27)). Die
Spannung am Knochen sinkt z. B. bei einer Steigerung des Schraubendurchmessers von 4 mm

auf 7 mm bei einer Belastung bis 350 N um ca. 80 % (siehe Bild 6-12).
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Bild 6-12: Spannungen und Abnahme der Systemsteifigkeiten abh&ngig vom Durchmesser der
SS

Bei geringen Belastungen weist das oberste Schraubloch die hochsten Beanspruchungen auf.
Sobald die Schrauben beginnen zu flieRen gleichen sich diese Unterschiede an, da die bessere
Verformbarkeit des Knochens relativ gesehen gegentiber den Verformungen der Schrauben
unerheblich wird. Die Schrauben sind durch die starre Einspannung am Rand dieser
idealisierten Einspannung schon sehr frih (iber die Streckgrenze belastet, allerdings reduziert
sich die Steifigkeit des Gesamtsystems erst erheblich spéater (siehe Bild 6-12). Die Steifigkeit
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der verbundenen SS liegt zwischen ca. 1100 N/mm bei 4 mm Schraubendurchmesser und bis
zu 2700 N/mm bei 7 mm Schraubendurchmesser.

Der Abstand der SS zueinander (d) zeigt in den Simulationen einen geringen Einfluss auf die
Spannungen im Knochen bzw. in den SS. Bei steigendem Abstand d reduziert sich die
Spannung im Bereich von:

(31) ass~1,mit:\/a<x<d
X

In der analytischen Beschreibung wurde eine lineare Korrelation erwartet. Die Abweichung
liegt daran, dass das analytische Modell nicht beachtet, dass die hdhere Belastung der obersten
Schraube durch eine Steigerung des Abstandes d weiter verstarkt wird. Die Steifigkeit der drei
verbundenen SS liegt unabhéngig von d bei ca. 2325 N/mm.

Bei der Betrachtung des Einflusses des Einschraubwinkels ¢ wird der Abstand der
Schrauben%an der nahen Kortikalis festgelegt. Selbst bei einer Anstellung der Schrauben

beeinflusst eine Variation dieses Abstandes (von 18 mm bis 32 mm) die Beanspruchung nur
geringfugig. Die Abstande missen tendenziell gréRRer sein, wenn die Schraubengewinde
voneinander weg zeigen (¢ in Bild 6-8 ist positiv).

Wenn ¢ >0, wird das untere Schraubloch mit zunehmendem Winkel starker belastet, wahrend
die oberen beiden Schrauben im Vergleich zur 0°-Stellung entlastet werden. Da in der
Ausgangsstellung das obere Schraubloch stérker beansprucht wird, entstent durch die
winklige Anstellung eine bessere Lastverteilung. Dieser Effekt erreicht bei etwa 7,5° = ¢
sein Optimum, wobei die oberste und die unterste Schraube etwa gleich belastet sind. Bei
einer geringeren Anstellung ist die oberste Schraube am héchsten belastet, bei einer gréfieren
Anstellung die unterste (siehe Bild 6-13).
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Bild 6-13: Entwicklung der Knochenspannung tber den Einschraubwinkel der SS

Durch die Modellierung des vorderen Knochen-Schraubenkontaktes als getrennt, gleitend und
ohne Gewinde wird die nahe Kortikalis durch die Anstellung generell weniger belastet, da die
entstehenden Normalkréfte zum GroRteil in der fernen Kortikalis aufgefangen werden.
Deshalb reduzieren sich auch initial bei einer gegenlédufigen Winkelverstellung die
Spannungen an der oberen Schraube. Dies deckt sich mit dem analytisch erwarteten Verhalten
in Formel (20). In der Simulation zeigt sich, dass bei zunehmender Winkelsteigerung die
Spannungen in der 0°-Stellung Uberstiegen werden (sieheBild 6-14). Dies wird darauf
zuriickgefuhrt, dass die Vorderkante des Schraublochs mit steigendem Winkel spitzer als 90°
wird und die entstehende Kante die Normalkréfte zusehends schlechter aufnehmen kann. Es
ist anzunehmen, dass in der Realitdt auch die initiale Spannungsreduktion durch das
vorhandene Gewinde geringer ausféllt. Der analytisch und simulativ gezeigte Effekt kdnnte
sich jedoch auch in der Praxis zunutze gemacht werden, indem SS genutzt werden, welche ein
so kurzes Gewinde haben, dass dieses nur in der fernen Kortikalis eingebracht ist, wahrend in
der nahen Kortikalis nur der zylindrische Schraubenschaft anliegt, der keine Kréfte in
Richtung der Schraubenachse in den Knochen einleitet.
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Bild 6-14: Beanspruchung des Knochens iber verschiedene Einschraubwinkel

Analog zu den Spannungen im Knochen sind die Schrauben bei -15°, 0°, 15° mit 180,8 MPa
bei 600 N am geringsten und bei 15°, 0°, -15° mit 342 MPa am hochsten belastet. Die
Steifigkeit der verbundenen SS steigt bei einer winkligen Anstellung, da die Schrauben
weniger auf Biegung als auf Zug/Druck beansprucht werden. Dieser Effekt ist allerdings bei
einem negativen Winkel deutlich geringer ausgepragt (+324 N/mm im Vergleich zur 0°
Stellungz auf 1991 N/mm fur -15°), als beim positiven (+1767 N/mm im Vergleich zur 0°
Stellung auf 3434 N/mm fir +15°). Diese Betrachtungen wurden wie in Tabelle 6-5 dargestellt
mit Schraubendurchmessern von 5 mm durchgefuhrt.

Um die positiven Effekte der Winkelanstellung zu kombinieren, werden verschiedene weitere
Modelle getestet (z. B. -15°, 0°, -15°; 0°, 0°, -15°; -15°, -15°, -15°). Diese weisen alle hdhere
Spannungen auf (vgl. Tabelle 6-6).

Die maximalauftretenden Spannungen sind umgekehrt proportional zu der Ausspannlange b.
Allerdings ist der Einfluss nicht wie analytisch in Formel (13) beschrieben bei allen

Schrauben linear. Sie geht stattdessen auf die obere Schraube mit dem Faktor Vb ein. Da diese
Schraube auch die maximale Spannung aufweist, ist der Einfluss von b auf die maximale
Spannung somit geringer als linear. Auf die unterste Schraube ist der Einfluss nahezu linear,
auf die mittlere Schraube liegt er dazwischen. Dies kann anschaulich erkléart werden: Bei einer
gegebenen Ausspannldnge und Belastung werden die unteren Schrauben durch die
Verformung des Knochens in einer ansonsten starren VVerbindung weniger belastet (vgl. 6.2.2

21 Vgl. Kap. 6.2.2, Abschnitt 2: Die Steifigkeit liegt zwischen ,,971 N/mm (fiir zwei Schrauben) und 2678 N/mm
(flir vier Schrauben)*
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Absatz 2). Wird die Ausspannlange erhoht, steigt die Beanspruchung durch das gestiegene
Moment und die damit zunehmende Verdrehung fur alle Schrauben gleichermalen, wéhrend
die Stauchung des Knochens nur von der Kraft abhéngt und daher konstant bleibt. Relativ zur
vorherigen Beanspruchung verzeichnen die unteren Schrauben nun einen starkeren Anstieg
als die oberen. Gleiches gilt bei einer Reduktion der Ausspannlénge.

Im Vergleich zwischen Titan 3.7164 (114 GPa E-Modul) und Edelstahl 1.4404 (200 GPa E-
Modul) als Schraubenmaterial sind die Belastungen im Knochen bei der Edelstahlschraube
aufgrund des héheren E-Moduls niedriger. Da sich die Schraube im Knochen nicht so stark
verbiegt, wird die Kantenpressung reduziert. Dies deckt sich mit den Veroffentlichungen von
FERNANDO ET AL. [FAW+21, S.92]. Dieser Effekt wird Uberlagert, sobald die Schraube im
Knochenkontakt plastisch verformt wird. Durch die stérkeren plastischen Verformungen des
Edelstahls gegeniber der betrachteten Titanlegierung sind Spannung, Dehnung sowie die
absolute Verformung der Schraube bei der Edelstahlschraube héher (siehe Tabelle 2-2).

Tabelle 6-7: Vergleich der Spannungen und Verformungen zwischen Edelstahl 1.4404 und

Titan 3.7164

Analyse Auswertungsgrofie Edelstahl 1.4404 Titan 3.7164
Linear Spannung, V. Mises | 162 169
(5 N Belastung) [MPa]

Verformung [mm] 0,3 0,45
Nichtlinear Spannung, v. Mises | 846,8 612,5
(50 N Belastung) [MPa]

Verformung [mm] 10,6 3,7

Ist sichergestellt, dass keine Uberlast auftritt, sind somit Edelstahlschrauben besser geeignet,
wéhrend diese bei einer Belastung Uber die FlieRgrenze hinaus gréfRere Folgeschaden
hervorrufen kénnen. Da die Auslegung des Gesamtsystems unterhalb der FlieBgrenzen der
Schrauben geschehen muss, wird die Edelstahlschraube somit als vorteilhaft erachtet. Dies
gilt ebenso fir die SN.

Bei der Kombination der Parametereigenschaften, welche zu moglichst niedrigen Spannungen
fiihren, werden Knochenspannungen von 200 MPa bei ca. 2000 N Bodenreaktionskraft und 3
SS hervorgerufen.

6.2.3 Einfluss der Steinmann Négel

Die quantitativen Einfliisse der Parameter, welche fiir die SN relevant sind, sind als Ubersicht
in Tabelle 6-8 dargestellt. Alle simulierten Nagel sind aus Edelstahl. Die einzelnen Parameter
sind im Anschluss erldutert. Bei den Spannungen und Federsteifigkeiten sind zur besseren
Ubersicht jeweils die Maximal- und Minimalwerte markiert.

Die Anzahl der SN ngyist aufgrund der anatomischen Gegebenheiten beschrénkt, weshalb
maximal zwei SN getestet werden. Die zusatzliche Schraube senkt die Spannung im Knochen
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starker als proportional, selbst wenn der einzelne Nagel an der Lasteinleitung gegen Rotation
gestutzt wird. Die Federsteifigkeit verhalt sich in etwa linear. Da ein Fixateurrahmen nicht
ideal gegen Verdrehung abstutzt, sind die Unterschiede in der Realitat durch Stutzeffekte und
damit Spannungsreduktion bei zwei Nageln, welche tbereinander liegen noch deutlicher. In
diesem Fall ist der obere Nagel dhnlich wie bei den SS geringfiigig starker belastet.

Der Durchmesser der SN Dy zeigt in der Simulation einen kubischen Einfluss auf die
Knochenspannungen, in Ubereinstimmung mit dem mechanischen Ersatzmodell (siehe Bild

6-15). Das Verhéltnis der Spannungen im Knochen wird gebildet als Zmaxdmin mjt g 0o

Omax dmax

als maximale Spannung im Knochen bei dem Kkleineren der angegebenen
Schraubendurchmessern (und analog fiir das Maximum). Somit senkt eine Steigerung des
Durchmessers um den Faktor 1,5 die Spannungen im Knochen um den Faktor 3,7. Die
Steifigkeit der Systeme nimmt deutlich ab, sobald der Nagel die Streckgrenze erreicht und in
die plastische Verformung ubergeht. Bei 5 mm Durchmesser des Nagels setzt dieser Effekt
erst bei 950 N ein, bei 6 mm Durchmesser des Nagels tritt dies im Betrachtungsfenster nicht
auf.
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Tabelle 6-8: Vergleich der Ergebnisse der Parametervariation an den SN. Variierte Parameter
sind hervorgehoben.

T s |5 g 5

2 = o 5 S 3 %
% Eg |3 = E €2, |52, 8%
£ |e& |8 |t 5= |.EF |ZTEF|EE
e |55 |8 |3 2E |85 Eag|is
< o= < < < & = F= =2 F=| 0 &
2 45 20 Ubereinander 30 290 2479 2501
1 4,5 - 30 228,7% 250 1382

2 4 20 Ubereinander 30 570,1 2911 983
2 5 20 30 179,3 243 3509
2 6 20 30 109,2 2131 6316
2 4,5 10 30 269,2 252,3 1659
2 45 30 30 211 250,1 2695
2 4,5 40 30 195,3 256,2 2797
2 45 20 10 535 2236 16833
2 45 20 20 99,6 248 5000
2 4,5 20 40 349,4 257,8 1322
2 4,5 15 Nebeneinander 30 439,3 255 2756
2 4 15 (gestiitzt) 30 624.2 278.2 1776
2 5 15 30 434,2 237 4155
2 6 15 30 145,1 185,9 7993
2 45 10 30 498,7 2555 2918
2 45 20% 30 646,6 2515 2564
2 45 15 10 278 166,6 23151
2 45 15 20 432,8 236 6724
2 45 15 40 579,2% 2522 1377

22 Bei 600 N Fixateurbelastung.

23 Gemittelt Giber 0-300 N Belastung.

24 Bei 300 N Fixateurbelastung.

25 Anderer Versuch, da Abstand g bei nebeneinander angeordneten Schrauben anders gelagert ist.

% Bei 500N Fixateurbelastung.
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Verhaltnis der Knochenspannungen

Verhdltnis der SN Durchmesser

Mechanisches Ersatzmodell Simulation

Bild 6-15: Verhaltnisse der SN-Durchmesser zu den Knochenspannungen.

Der Abstand g der Schrauben zeigt bei einer Anordnung der Schrauben tUbereinander keinen
wesentlichen Einfluss auf die Spannungen in den Schrauben oder im Knochen. Dies zeigt sich
bereits im mechanischen Ersatzmodell. Eine vertikale Kraft an der Verbindung der Schrauben
erzeugt ein Moment um den Knochen. Dies fihrt zu einer geringfiigigen Bewegung in
Richtung der Schraubenachse aufgrund einer Normalkraft in der Schraube, welche eine
Schraube in den Knochen drickt und die andere aus dem Knochen zieht. Je groRer der
Abstand der Schrauben ist, desto geringer ist die Verschiebung entlang der Vertikalen, welche
aus dieser Belastung folgt, weshalb die Federsteifigkeit des Systems mit steigendem Abstand
der Schrauben ansteigt. Der Winkel der Schraubenzueinander ist hiervon unabhangig, jedoch
fuhrt ein ansteigender Winkel zu einer Steigerung des Normalspannungsanteils in den
Schrauben.

Die Ausspannlénge f korreliert im mechanischen Ersatzmodell mit der Spannung gemaR

1 1
o =F(x) mit Tz <X< T Je nach Ausspannungsverhaltnis lag das konkrete Ergebnis néher

an der inversen quadratischen Korrelation (siehe Bild 6-16). Im Bild sind die maximal
auftretenden Spannungen im Knochen bei verschiedenen Ausspannlédngen analog zu Bild 6-15
ins Verhaltnis gemaR Formel (32) gesetzt.

O-Knochen max ( fl)

GKnochen max ( f2 )

(32)

Es wird somit deutlich, dass die analytisch bestimmte Streubreite (iberwiegend zutrifft. Bei
hoheren Schraubendurchmessern sinkt der Effekt der Ausspannung, da die Schrauben sich
weniger verformen.
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Bild 6-16: Verhéltnisse der SN Ausspannlangen zu den Knochenspannungen

Die Anordnung der SN hat einen inh&renten Einfluss auf die Knochenspannungen. Bei sonst
gleichen Randbedingungen liegen die Spannungen im Knochen bei einer Anordnung
nebeneinander hoher als bei einer Anordnung Ubereinander. Der absolute Einfluss auf die
Knochenspannungen ist relativ zu den VVerédnderungen in Folge von Parameteranderungen im
betrachteten Bereich (z.B. Durchmesser der Schraube und Ausspannlédnge) gering. Die
Federsteifigkeit ist bei einer Anordnung nebeneinander deutlich niedriger als Ubereinander,
da die Biegemomente nicht zu Normalkraften in den Schrauben fiihren. Die nebeneinander
angeordneten Schrauben konnen &hnliche Federsteifigkeiten aufweisen, wie bei der
Anordnung Ubereinander, wenn die Schraubenenden an der Verdrehung gehindert werden
(wie dies bei einem sehr steifen Fixateurrahmen der Fall ist). Das Verhaltnis der
Federsteifigkeiten liegt dann bei 1,08 bis 1,38 (Abh. vom Durchmesser, nebeneinander zu
ubereinander). Werden beide Bauarten steif angebunden, liegt die Steifigkeit der Schrauben
ubereinander immer héher. Im Niedriglastbereich (<300 N) verbessert der zusétzliche SN bei
einer Anordnung nebeneinander die Spannungen im Knochen nicht wesentlich im Vergleich
zum einzelnen SN, was auf die Anordnung mit einer Schraube, relativ orthogonal zur
Knochenoberflache, (siehe Bild 6-17, Stelle A) im Gegensatz zu zwei Schrauben im stumpfen
Winkel zur Knochenoberflé&che, (siehe Bild 6-17, Stelle B) zuriickzufihren ist.
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Bild 6-17: Hochstbelastete Stellen des Knochens bei einem und zwei SN

Es werden jedoch die Spannungen in den Schrauben reduziert. Abhangig von der
tatséchlichen Einbausituation stellt sich dies in der Praxis anders dar, da ein realer Knochen
keine idealisierte ovale Form hat und die beiden Schrauben in verschiedenen Winkeln auf die
Knochenoberflache treffen. Durch die gleichmélige Belastung beider Schrauben sind die
Spannungen in den Schrauben geringer als bei einer Anordnung tbereinander. Ansonsten
verhalten sich die Einfllsse der weiteren Parameter analog zur Anordnung lbereinander.

6.2.4 Einfluss der Tibia

Der Einfluss der Kortikalisdicke ¢ auf die Knochenspannungen an den Einschraubstellen der
SN und SS wird mit den ersten beiden Modellen untersucht. Der Einfluss auf die auftretenden
Knochenspannungen ist mit ca. +-5 % (bei einer Variation zwischen 3 mm und 4 mm Dicke)
unerheblich.

Der E-Modul der Tibia wird im mechanischen Ersatzmodell nicht betrachtet. Die Simulation
weist darauf hin, dass fur die SN der E-Modul wenig Einfluss auf die auftretenden
Spannungen hat, da diese bei der Variation des E-Moduls um maximal 6,8 % schwanken. Bei
den SS fihrt ein sinkender E-Modul zu einer starkeren Beanspruchung der Schraube die am
weitesten proximal sitzt. Allerdings ist dieser Effekt deutlich geringer als der Effekt einer
Steigerung des Schraubenabstandes d. Anschaulich lasst sich dies dadurch erkléren, dass die
Federsteifigkeiten der Tibia starker tber die Lange (+300 %) als tber den E-Modul (10 %)
schwanken. Die Steifigkeit des Gesamtfixateurs scheint insgesamt unabhéngig vom E-Modul
zu sein. Dies ist darauf zurtickzufiihren, dass die Steifigkeiten der lang ausgespannten
Schrauben, unabhéngig von ihrem E-Modul deutlich geringer sind als die der Tibia. Ein
steigender E-Modul erhéht die maximalen Spannungen im Knochen geringfligig um ca. 6 %.
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Dies ist darauf zurtickzuftihren, dass die steifere Struktur hthere Spannungen an den Kanten
der Kortikalis bedingt. (siehe Kap. 2.3.1).

Mithilfe des dritten Modells ohne die Schrauben kann die Stabilitéat der Tibia nach dem
Entfernen des Fixateurs ermittelt werden. Fir die Untersuchung werden lediglich die
Schraublécher der SS ausgewertet, da nicht erwartet wird, dass die SN in der eingebrachten
Position am verbreiterten distalen Tibiaende die Knicklast beeinflussen. Eine Ubersicht der
hierzu variierten Parameter ist in Tabelle 6-5 zu finden, die Aufbereitung der Ergebnisse in
Bild 6-18. Die Tibia kann entweder basierend auf einer Biege- bzw. einer Druckbelastung
ausknicken, was mithilfe der Knicklast betrachtet wird, oder aufgrund von Torsion geschadigt
werden.
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Bild 6-18: Einfluss von Schraubenabstand (o. I.), Schraubendurchmesser (o. r.), Position der
Schraube (u. 1.) sowie Wandstarke der Kortikalis (u. r.) auf die
Knochenknicklast und die Torsionsspannungen bei einem Moment von 45 Nm

Fir die Torsionsspannungen wird ein Moment von 45 Nm 2 um die Tibiahochachse
aufgebracht. Zur Untersuchung des Einflusses der Bohrungsposition werden die Bohrungen
von einer mittigen Position bis zu 6 mm nach lateral, bzw. 5 mm nach medial versetzt (siehe
Bild 6-19). Die Untersuchung der lateralen Versetzung dient hierbei dem generellen
Verstandnis, da in der Praxis die Knochenflanke meist zu steil ist, um eine adaquate Bohrung

27 Entspricht dem Moment bei einer 100kg schweren Person in Folge der medialen Kraft an der FuRspitze (siehe
Bild 4-3)
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durchzufuhren. Es zeigt sich, dass lediglich in den lateralen und medialen Randgebieten ein
leichter Abfall der Knicklast, bei gleichzeitig steigender Torsionsspannung zu verzeichnen ist.

Die Knicklast nimmt nahezu linear Gber die Wandstarke der Kortikalis (c) zu. Somit ist die
Wandstarke der Kortikalis fur die Stabilitat nach Entfernung des Fixateurs entscheidender als
fur die auftretenden Spannungen (siehe erster Absatz dieses Kapitels). Bis 50 mm steigt mit
dem Abstand zwischen den Schrauben (d) die Knicklast und die Torsionsspannung sinkt. Bei
einer weiteren Steigerung treten nur noch geringfiigige Anderungen auf. Der Einfluss des
Schraubendurchmessers auf Knicklast und Torsionsspannung ist etwa bis zu dem von
GIOTAKIS ET AL. [GNO7] benannten Verhaltnis von 0,3 (Schraubendurchmesser zu
Knochendurchmessers) relativ unerheblich. Die Schwankung der Knicklast zwischen den
Durchmessern von 4-9 mm (1503 N zu 1506 N, entspricht +0,2 %) ist vermutlich auf die
Vernetzung zuruickzufiihren, da bei einer geringfugigen Positionséanderung der Locher nach
medial oder lateral oder einer Netzverfeinerung um 10 % Schwankungen in &hnlichem
Ausmal sichtbar sind. Ab Schraubendurchmessern tGber 9 mm wird die verbleibende
Tragféhigkeit des Knochens deutlich eingeschrénkt.

Der Vergleich der Ergebnisse zeigt, dass absolut gesehen, die Wandstérke der Kortikalis den
starksten Einfluss auf die Knicklast hat, wéhrend der Schraubendurchmesser sich am starksten
auf die Torsionsspannungen auswirkt. Bei der Bewertung der Mobilisierung liber den Fixateur
muss die Nachversorgung Teil der Betrachtung sein, um ein Versagen der Tibia nach dem
erfolgreichen Fixateureinsatz zu vermeiden.

lateral mittig medial
Bild 6-19: Position der Schraube im Knochen

Der Abstand h der SN zu den SS hat keinen wesentlichen Einfluss auf die Spannungen im
Fixateur, insofern beide Schrauben mit einer starren Anbindung versehen werden. Fir die
Effekte einer flexiblen Anbindung sowie die verschiedenen Belastungssituationen an SN und
SS siehe Kapitel 7.2.1.



Untersuchung zur Quantifizierung der ubertragbaren Lasten 91

6.2.5 Einfluss der Modellierung auf die Ergebnisse

Zur Untersuchung des Einflusses einer vollstandigen Simulation der Fixateurklemme im
Gegensatz zur Verwendung von starren RBE2-Elementen fur die Anbindung der Schrauben
wird die Klemme modelliert und im Modell 1 (Tabelle 6-3) eingebunden. Die Verwendung
der RBE2 Elemente senkt im Verhdltnis zur ausmodellierten Klemme die auftretenden
maximalen Spannungen in geringem Umfang (-2,1 % im Knochen, -3,4 % in der Schraube)
und fiihrt zu einer geringeren Verschiebung am Krafteinleitungspunkt (-1,2 %), insofern die
Oberflache der Schrauben so aufgetrennt wird, dass die RBE2-Elemente nur dort anbinden,
wo die Klemme auch sitzt. Allerdings wird die Rechenzeit erheblich reduziert, weshalb diese
Néherung bei der Untersuchung des Kontaktes zwischen Knochen und Schraube als
zielftihrend betrachtet wird.

Fur die Untersuchung der zulédssigen Knicklast sowie der Spannungen infolge von Torsion
um die Tibia-Hochachse nach der Entnahme der Schrauben wird die Kortikalis sowohl mit
Volumen- als auch mit Schalenelementen modelliert. Die Schalenelemente enthalten ein
transversal isotropes Materialmodell. Dies fiihrt beim Knochen zu einer Uberschitzung des
E-Moduls in Umfangsrichung, da bei den verwendeten Schalenelementen der E-Modul in
Langs und Umfangsrichtung identisch ist, wahrend in der Realitdt das Modul in
Umfangsrichtung analog zur Dickenrichtung reduziert ist. Beim Vergleich des
Schalenmodells mit dem Volumenmodell liegt die Knicklast bei ersterem etwa 4 % hdoher.
Dies wird aufgrund der groReren Varianz fur den E-Modul (vgl. Kap. 2.3.1) als vertretbar
angesehen, da die Rechenzeit im Vergleich zum VVolumenmodell auf weniger als 2,5 % sinkt.

Der Solver ist nicht in der Lage die Knoten in der Vernetzung von getrennten Oberflachen
(Schraube im Knochen) ideal aufeinander zu setzen. Durch die Verwendung der Mittelknoten
und die gleiche Mesh-GroRe sowie Mesh-Kontur koénnen Stérungen aufgrund der
Netzverschiebung weitestgehend eingeschrankt, aber nicht vollstandig vermieden werden.
Dies erklart auftretende Ergebnisschwankungen im Bereich von sehr geringen Belastungen,
da hierbei die Effekte der nicht ideal Uberlappenden Netze relativ gesehen am starksten
sichtbar werden.

6.2.6 Zusammenfassung der Erkenntnisse

Die Ergebnisse der Simulationen sind in Relation zu den Ergebnissen aus dem mechanischen
Ersatzmodell in Tabelle 6-9 dargestellt.
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Tabelle 6-9: Gegenuiberstellung der simulativen Ergebnisse flr die Spannungen im Knochen

mit den analytischen Ergebnissen

Parameter Einfluss laut | Verhaltnis: Grund/Anmerkung
Simulation Analytischer
Einfluss Vs.
Simulativer
Einfluss
Anzahl SS ng o ~i > Einfederung des Knochens entlastet die
SSmax = s unteren Schrauben und belastet dadurch die
obere starker.
Durchmesser SS - 1 it =
dSS SSmax x
dss® < x < dgg®
Abstand SS d 1 > Einfederungsunterschiede des Knochens
Ossmax™~ 7 mit . .
x steigen mit dem Abstand.
Vd<x< d
Winkel -, 0°, + ist optimal GleichméRigere Verteilung gilt, wenn
lediglich die dorsale Kortikalis ein Gewinde
aufweist.
Ausspannlénge USSmax“'\/E > Einfederungsunterschiede beim Knochen
b fuhren zu einer stérkeren relativen
Belastungssteigerung an den unteren
Schrauben, wodurch die maximal belastete
Schraube einen weniger starken Einfluss
hat.
E-Modul SS Egg | Abh. von Mdglichkeit Edelstahl besser als Titan, insofern
zur Uberlastung plastisches FlieBen vermieden wird.
Anzahl SN ngy 1 < Stutzeffekte der Schrauben sind abhéngig

OsNmax™ mit ngy

<x < ngy?

von der Anordnung.

Durchmesser

dS N

1

OsNmax ™ des3
SN

Abstand SN ¢

Keine Korrelation

Ausspannlénge
SN f

OsNmax ™ ; mit f

<x< f?

Anordnung SN

Ubereinander besser
als nebeneinander

Stiitzeffekte sowie bessere
Belastungssituation bei Einbringung der SN
durch die Tibiaachse

Wandstarke der
Kortikalis ¢

Keine Korrelation zur
Spannung.

Knicklast ~ ¢
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Der Durchmesser der Schrauben wird durch die Simulation als wichtigste EinflussgroRe auf
die Kontaktspannungen in den Bohrungen im Knochen bestatigt. Die Senkung der Knicklast
im verbleibenden Knochen begrenzt die Steigerung des Durchmessers. Eine erhéhte Anzahl
der Schrauben senkt die Spannungen weniger stark als im analytischen Ersatzmodell erwartet,
da der Knochen einfedert, wodurch die Schrauben weiter proximal auch bei zunehmender
Schraubenanzahl nicht proportional entlastet werden. Fir den Federungseffekt ist der Abstand
zwischen den Schrauben deutlich wichtiger als das E-Modul des Knochens. Es zeigt sich, dass
aufgrund von stitzenden Effekten eine Anordnung der SN Ubereinander besser ist als
nebeneinander. Aufgrund des htheren E-Moduls ruft Edelstahl als Schraubenmaterial weniger
Spannungen im Knochen hervor als Titan, insofern die Belastung das Material nicht
plastifiziert.

6.3 Experimentelle Erprobung am Kunstknochen

Es wird mithilfe von experimentellen Untersuchungen geprift, ob das Last-
Verformungsverhalten der Komponenten sowie die Tragfahigkeit vor dem Erreichen der
Nichtlinearitdt mit den Erwartungen aus der Simulation Ubereinstimmen. Das Ziel ist die
Erarbeitung eines geeigneten Versuchsaufbaus.

6.3.1 Untersuchungsaufbau und Durchfiihrung

Als Kunstknochen wird die ,,ORTHObones Premium Tibia“ von 3B Scientific verwendet.
Mithilfe eines Flachbettlasers werden die Bohrungspositionen fir alle Versuche markiert,
wobei die Knochen in eine Vorrichtung eingebracht werden, sodass der Abstand vom distalen
Tibiaende zu den Bohrungen immer identisch ist (Bild 6-20).

Bild 6-20: Markierung der Schraubpositionen mithilfe eines Flachbettlasers

An den markierten Positionen werden die Schrauben ohne Vorbohrung mit langsamer
Drehzahl eingebracht, hierzu werden die Positionen z.T. noch gekdrnt, um ein Abrutschen zu
verhindern. Fir die Versuche werden Schrauben der Fa. De Puy/Synthes verwendet.

Die Knochen sind proximal der Verschraubungen abgesdgt und die Schrauben-Knochen
Kombinationen in eine zirkulére Priifvorrichtung eingebracht. Diese erlaubt eine flexible und
unabhdngige Einstellung aller in Kap. 6.1.1 vorgestellten geometrischen Gréf3en. Die
Prifungen werden mit einer servohydraulischen Prifmaschine PSA der Firma Schenck
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durchgefiihrt. Der Prufaufbau ist in Bild 6-21 dargestellt. Die Prifungen werden jeweils
aufgrund von baulichen Restriktionen der Prifvorrichtung jeweils nur mit den SS oder SN
durchgefiihrt (siehe hierzu Kapitel 8.2). Die praktische Durchfiihrung dieser Versuche war
Bestandteil von [Gri23B].

Halterung
(hier mit 2SN)

Kunstknochen

Kraftmessdose
(Aktor Seite)

Tragrahmen der Priifmaschine

Bild 6-21: Aufbau zur Prufung der Kunstknochen

Bei den Versuchen wird die Last in 200 N Schritten von 640 N auf max. 1640 N oder bis zum
Bruch gesteigert. Auf jedem Lastniveau werden 50 Zyklen mit 2 Hz ausgefuihrt. Jeder Versuch
wird 2x wiederholt.
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6.3.2 Untersuchungsergebnisse

Die Versuchsergebnisse sind in der Tabelle 6-10 dargestellt, wobei jeweils der Versuch, mit
der geringeren Bruchlast des Knochens (oder wenn gleich, geringeren Federsteifigkeit)
aufgefihrt ist.

Tabelle 6-10: Versuchsergebnisse der praktischen Untersuchung mit Kunstknochen

Versuch Anordnung Last- Federsteifigkeit [KN/mm] Bruch?

niveau [N]
ANZ.|Anz.|dgs |dsy0 [d [ [0 Zyklus 5 Zyklus 50
SS SN (Zyklus<50)

1 B3 | 5 I 30 30 | - 1240 0,247 0,247 ia

2 8 | | b PBo po || [r440 0,146 0.143 ja

3 8 | 6 | o po [ | [e0 b.134 0.126 (29) ja

A A T A i 0,271 0,325 fein
1040 0,140 (1) ja

5 8 [ B | PBo ko | | [rodo 0.153 0.146 nein

6 B [ P | [20 BO | |

, Lok L o kobko | I PP 0,146 0,147 hein
1040 ja

8 - 2 45 | - 30 [30 (1440 0376 0,392 nein

9 -k F B F b o Po [i640 0.324 0.321 nein

10 - R - B |} | [30 B0 (1640 0,398 0,402 nein

11 - R - W5} | [30 20 (1640 0,367 0,365 nein

12 - 2 F 45 - F 30 W40 (1240 0,360 0,358 nein

13 - R - W5} | [30 B0 (1240 0,300 0,269 (19) ja

14 - R F BsF F fo Bo [i640 0.326 0.321 nein

15 - R F BsF F lo Bo [1640 0.358 0.358 nein

Die Unterschiede zwischen den identischen Versuchen sind erheblich mit im Mittel 23,7 %
Abweichung bei der Bruchlast (max. 71,4 %), 17,6 % bei der Federsteifigkeit nach Zyklus 5
(max. 39,7 %) und 34,4% bei der Federsteifigkeit nach Zyklus 50 (max. +132%), wobei alle
Maximalwerte den Versuch Nr. 3 betreffen. Dies liegt deutlich tiber den Abweichungswerten
von Versuchen mit Fixateurschrauben im Kunstknochen in der Literatur [GBJ11, S29;
ESW+90, S.460; KSO10, S.464], wobei dort die Knochen und Schrauben anders belastet
wurden.
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6.3.3 Einordnung der Ergebnisse

Die vorliegenden Ergebnisse zeigen, dass zur Kennwertermittlung mehr VVersuche notwendig
sind und inshesondere Versuche mit Kunstknochen, in welchen keine Abweichungen
angegeben werden (z. B. [ARS02, S.149], kritisch hinterfragt werden missen. Die grof3en
Abweichungen in den praktischen Versuchen lassen darauf schlieen, dass der vorliegende
Aufbau nicht geeignet ist fir die Untersuchung der radialen Belastungen von Schrauben im
Kunstknochen. Eine Auswertung der Aussagekraft der Ergebnisse ist daher unzureichend
maoglich. Ursachen flr Ergebnisunsicherheiten und Schwankungen sind in Kap. 8.2.2
dargestellt. Biegemomente, welche entgegen der physiologischen Belastung beim Auftreten
mit dem Ful3stiick auf den Vor- und Ruckful? in die Tibia eingebracht werden (siehe Kap.
6.1.2) sind nicht betrachtet, da die Zugfestigkeit des Kunstknochens nicht mit der
Zugfestigkeit des realen Knochens tibereinstimmt. Weiterhin kdnnen mit den Kunstknochen
zeitlich bedingte Schédigungen oder Anpassungsreaktionen des Korpers nicht betrachtet
werden. Abgeleitete Verbesserungspotenziale flr zukinftige Versuche insbesondere fir
Potenziale hinsichtlich der Usability des Prifaufbaus sind in Kapitel 8.2.3 aufgefuhrt.

6.4 Experimentelle Erprobung am Schafsknochen

Zum besseren Verstandnis von Implikationen von in vitro Proben sowie zur Identifikation
geeigneter Prifparameter werden Versuche mit Schafsknochen in Kombination mit einem
etablierten Fixationssystem durchgefiihrt.

6.4.1 Vergleichbarkeit von Schaf und Humanknochen

Versuche an Schafsknochen sind flir die Testung von zylindrischen Implantaten zugelassen.
Die Knochendichte (0,61 g/cm3 beim Schaf zu 0,43 g/cm® beim Menschen) und dadurch
ebenso die Festigkeit liegen etwas hoher. [PRM+07, S.2ff, Ste-ol] Meist wird die Tibia des
Schafes verwendet. Fir die vorliegenden Versuche wird der Mittelfuknochen genutzt, da
dieser hinsichtlich der Abmessungen (Durchmesser und Wandstarke der Kortikalis) und
mechanischer Belastungen der Tibia &hnlich ist.

6.4.2 Untersuchungsaufbau und Durchfiihrung

Die MittelfuBknochen stammen von den Vorder- und Hinterldufen von Schafen der Rasse
Ovis aries (Heidschnucke). Die Tiere waren zum Zeitpunkt der Tétung 1 Jahr alt und hatten
ein Schlachtgewicht von ca. 60 kg. Unmittelbar nach der Schlachtung wurden die
MittelfuBknochen unter dem Sprunggelenk abgetrennt und samt Weichteilgewebe
eingefroren. Die Klauen werden einzeln aufgetaut, von den Weichteilen getrennt und mit dem
proximalen Ende mit kalt polymerisierendem Bettungsmittel (Technovit) 35-40 mm tief in
eine Halterung eingegossen. Im Mittel sind die abgeschnittenen MittelfuBknochen 140 mm
lang, 12 mm breit sowie 13 mm dick (in der Sagittalebene) mit 3 mm Kortikalisdicke.
Wahrend der VVorbereitungen sowie dem Einbringen der Schrauben wird der Knochen in Folie
eingeschlagen, um einem Austrocknen vorzubeugen. Am Fixateursystem wird ein Block
angebracht, auf welchen die Prifkraft wirkt. Ein Versuchsaufbau ist in Bild 6-23 gezeigt.
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Hierbei wird fur die Verbindung der einzelnen Fixateurelemente das Fixateursystem
Hoffmann 3 der Fa. Stryker mit Carbon Briickenstdben mit 11 mm Durchmesser verwendet.

Fur die Prifung wird eine von der Angewandten Mechanik an der Universitat Paderborn
entwickelte Priifmaschine mit einer kraft- oder weggeregelten Aktorik von SEW genutzt. Zur
Auswertung wird ein USB Messmodul 1608FS-Plus verwendet, mit dessen Hilfe der Kraft-
Weg-Verlauf aufgezeichnet wird. Es werden Lasten zwischen 250 N (einzelner SN) bis hin
zu 1200 N (3SS + 1 SN) aufgebracht.

Aktor

Fixateur

P MittelfuR-
knochen

Folie

Bild 6-22: Versuchsaufbau mit Fixateur am MittelfuRknochen vom Schaf
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6.4.3 Untersuchungsergebnisse

Die verschiedenen Einflussparameter sind in Tabelle 6-11 aufgefuhrt. Die variierten Werte
sind so gewahlt, dass die analytisch und simulativ aufgestellten Annahmen geprift werden
konnen.

Tabelle 6-11: Einflusse auf die Ergebnisse der Versuche am Schafsknochen

Parameter Grofie Einfluss auf | Anmerkung
Ergebnisse
Belastungsfrequenz 1Hz-2 Hz x
>2 Hz v Last kann nicht angefahren werden
Winkel SN zu | 5°-15° x Weitere wurden nicht getestet
Frontalebene
Anordnung der | uber/unter x
Klemmen SN
Vorspannung SN v Vorbiegung der SN, sodass diese bei Belastung
zundchst entlastet werden, steigert Tragfahigkeit
Ausspannung SN 20 mm- v GroRere Ausspannung steigert Lebensdauer der
30 mm SN
Ausspannung SS 30 mm- x
40 mm

In den Versuchen zeigt sich, dass die SN aufgrund der erhéhten Steifigkeit starker belastet
sind. Sowohl die Schrauben als auch der Knochen versagen in einigen Versuchen durch einen
Bruch bzw. eine starke Aufweitung des Einschraublochs. Eine Reduktion der Steifigkeit der
SN (durch eine Steigerung der Ausspannlénge) steigert deshalb die Tragfahigkeit des
Gesamtsystems. Versagen im Knochen (Lockern der Verschraubung) geschieht tiberwiegend
innerhalb der ersten 100.000 Zyklen. In zwei Versuchen zeigt sich, dass die Klemmen des
verwendeten Fixationssystems bei 1100 N Belastung auf den Bruickenstében verrutscht sind.
Dies ist relevant, da zum Teil Fixateure aus diesen Elementen von Patienten (unzul&ssig) voll
belastet werden. Mithilfe von zusatzlichen Klemmen, welche lediglich der Abstlitzung dienen,
kann das Verrutschen verhindert werden. In einem Fall ist der Knochen beim Ausschrauben
der Schraube gebrochen, was auf eine Vorschadigung hindeutet. Dieses Versagensverhalten
zeigt, dass die Betrachtung des Knochens nach Einsatz eines Mobilisierungsfixateurs
wesentlicher Bestandteil der Entwicklung sein muss.

Auch wenn die Versuche nicht zum Ziel haben, einzelne Werte in der Tragféahigkeit zu
quantifizieren, sondern die Versuchsreihe darauf abzielt relevante Versuchsparameter zu
ermitteln, sei zur Einordnung benannt, dass ein einzelner 4 mm SN mit 35 mm Ausspannung
und Rotationsabstiitzung je nach Knochen zwischen 220 N und 300 N fir mindestens 200.000
Zyklen ohne Schéadigungen im Knochen oder an der Schraube ertragen kann.
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6.5 Experimentelle in vitro Erprobung am Humanknochen

Die Versuche am Humanknochen wurden an der UK Aachen durchgefuhrt. Wie in der
Einleitung von Kapitel 6 beschrieben, ist es nicht das Ziel konkrete Kennwerte zu ermitteln,
da hierzu die zur Verfligung stehende Menge von sieben Tibiae zu gering ist. Bei den
durchgefiihrten Versuchen stehen stattdessen drei Zielsetzungen im Fokus. Die Ermittlung
des Schadigungsverhaltens im Kontakt Knochen — Fixateurschraube unter zyklischen
radialen Belastungen sowie die Untersuchung der Unterschiede zwischen den Knochen
(Tragfahigkeitshandbreite) sowie die Erprobung von Versuchsdurchfihrungen.

6.5.1 Versuchsaufbau und Durchflihrung

Die Beine der Kdorperspender sind eingefroren, bis auf Teile des Mittelfulles, welche fir
vorangegangene Versuche genutzt wurden (siehe Bild 6-23).

Bild 6-23: Probenzustand vor der Versuchsdurchfiihrung

Nach dem Auftauen wird die Tibia freigelegt, ohne das Periost zu beschadigen und einige
Zentimeter distal des Kniegelenks durchtrennt. Durch Entfernen der Membrana interossea
sowie das Offnen des Tibiafibulargelenks und des Articulatio talucrualis werden die Fibula
und der restliche Full abgetrennt. Am proximalen Ende wird das Periost etwa 10 cm lang
entfernt. Die Proben haben eine Lange zwischen 230 mm und 295 mm und werden mithilfe
eines kaltpolymerisierenden Kunststoffs am freigelegten Ende eingefasst. Um Austrocknung
zu verhindern, werden die Knochen nach Vermessen und Einbringen der Fixateurschrauben
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in Folie eingeschlagen. Die Prifung der Fixateuraufbauten erfolgt auf einer pneumatischen
Prifmaschine von Dynamess (siehe Bild 6-24).

Die Versuche werden mit 2,2 Hz durchgefihrt, da die Prufmaschine zwar schnellere
Geschwindigkeitskurven als die elektrische Priufmaschine zul&sst, bei hdheren
Geschwindigkeiten jedoch der Aktor der Priifmaschine im Rickhub vom Priufkdrper abhebt.
SN und SS sowie der Fixateur sind aufgebaut wie bei den Versuchen in Kap. 6.4. mit 4 mm
SN und 5 mm SS. Nach den Prufungen werden die Schrauben ausgeschraubt und auf Anrisse
oder plastische Verformungen hin analysiert. Die Knochenhaut rund um die Einschraublocher
wird entfernt und der Knochen auf mégliche Schadigungen hin Gberpruft. Bei einigen Proben
erfolgt das Aufsdgen der Tibia entlang der Schrauben-/Nagelachse, um Schéadigungen im
Einschraubloch zu sehen.
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..........

Schanze
Schraube

————

Bild 6-24: Versuch mit Humanknochen

6.5.2 Untersuchungsergebnisse

Mithilfe der sieben Tibiae sind 13 Versuche durchgefiihrt worden (siehe Tabelle 6-12). Die
Versuche 10 und 11 sind mit demselben Knochen durchgefuhrt, die SN sind jedoch in
unterschiedlichen ~ Abstdnden  zum  distalen Ende der Tibia eingebracht.
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Tabelle 6-12: Ubersicht tiber Versuche an Humantibiae

Nr. | Probennr. | Last[N] | Prifzyklen | Anz. SS b?8 [mm] Anz. SN f [mm]

1 |1 1000 67.000 3 25 1 30

2 |2 900 50.000 30 1 35

3 |3 900 110.000 3 25 2 30
4 1500 LTF?

5 |4 900 50.000 3 25 2 30-40%
7] 1500 LTF

8 |5 900 40.000 3 20 2 40-42
9 | 2000 LTF

10 |6 1500 LTF 3 25 1 27,5%
11 | 1500 LTF 25 2 29
12 | 1500 LTF 2 25 - -

13 |7 1500 LTF - - 3 20-28

SS sind in keinem Versuch plastisch verformt. In Versuch 2 zeigt die mittlere SS leichte
Lockerung. Alle anderen Schrauben haben jedoch einen festen Sitz. Die aus Kap. 6.4 bekannte
Uberlastung der SN zeigt sich durch eine plastische Verformung der Nagel und ein
Ausschlagen der Einschraublécher, wobei dies am distalen Ende meist starker ausgeprégt ist
als am proximalen Ende. Dies ist auf eine tendenziell dinnere Kortikalis im Bereich des
distalen Knochenendes zurtickzufiihren, welche in den theoretischen Betrachtungen nicht
berucksichtigt ist, weshalb dies nicht den theoretischen Erwartungen entspricht. Die
Lockerung der SN ist Gberwiegend gleichmaRig, zum Teil jedoch einseitig auf der lateralen
(Versuch 3, 6) oder der medialen Seite (Versuch 1) ausgepragt. Im Schnitt zeigt sich, dass die
Kortikalis dort an den jeweiligen Seiten ebenfalls tendenziell etwas dinner ist (Bild 6-25).
Aufgrund der dinneren Kortikalis ist es somit empfehlenswert, die Schrauben nicht zu nah
am Gelenk einzubringen, da dort die Wandstérke der Kortikalis abnimmt.

28 Sjehe Bild 6-2.

29 Beim einmaligen Anfahren der Last ist eine Schadigung aufgetreten.

30 Durch Verlauf der Tibiae sind die Schrauben verschieden ausgespannt.
31 Gemittelt: medial 25mm, lateral 30mm.
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Bild 6-25: Oben: Geschédigter Knochen (blauer Kreis) an medialer Seite; links: Proximales
Tibia Stiick, rechts: Distales Tibiastiick. Farben angepasst. Unten: v.L.:
Ausgeschlagenes Einschraubloch des SN (V1), zunehmende Schadigung der
Locher von proximal nach distal (V12), unbeschédigte Locher der SS (V13)

Das Ausschlagen des Schraublochs senkt die notwendige Verformung der SN. Die SN sind je
nach Versuch proximal oder distal starker verformt. Das zeigt, dass die Einflusse durch
variierende Kortikalis und den nicht ideal steifen Fixateur stérker sind, als die theoretisch
betrachteten EinflussgroRen nach welchen jeweils die proximale Schraube stérker verformt
wird.

Wie theoretisch ermittelt, werden die SS bei einer steifen Anbindung aller Komponenten nicht
ausgelastet. Bei einer ausschlielichen Belastung der SS zeigt sich, dass diese bereits bei
5 mm Durchmesser in der Lage sind 1500 N aufzunehmen, auch wenn sich dabei das
Gesamtsystem durch die mangelnde Abstlitzung verbiegt.

Ein dritter SN steigert die Tragfahigkeit im Experiment nicht.
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In den Versuchen zeigt sich, dass die Verformung des Gesamtsystems tber die Zyklenanzahl
zunimmt, die Zunahme der Verformung jedoch kontinuierlich langsamer wird. Dies deutet
darauf hin, dass sich ein stationarer Zustand mit ausgeglichener Beanspruchung einstellt.

6.5.3 Limitationen der Untersuchungen

Die sieben Knochen stammen ausschlieBlich von mannlichen Spendern im Alter zwischen 55
und 91 Jahren. Die Materialeigenschaften der Knochen waren stark schwankend. Ebenso
konnte die Wandstarke der Kortikalis lediglich in den Schnitten vermessen werden und
schwankt zwischen 2,7 mm und 5 mm (dorsal, SS), 2,2 mm und 4,2 mm (frontal, SS), 2 mm
und 3 mm (medial/lateral, SN) sowie um den Faktor 1,5 entlang der Hohe innerhalb eines
Knochens. Fur das Ermitteln von Kennwerten ist es somit notwendig, jeden Knochen in einem
CT hinsichtlich der Dichte und der Dicken der Kortikalis zu untersuchen. Deshalb ist fur diese
Kennwertermittlung ebenso eine deutlich groRere Anzahl an Knochen notwendig.

Far zukinftige Versuche sollten zudem ein Prifaufbau mit fest definierten geometrischen
Eigenschaften genutzt werden und die Einschraubpunkte nach Mdglichkeit mithilfe einer
Schablone oder NC-Maschine vordefiniert werden. Die praktischen Versuche zeigen die
grol3e Relevanz dafiir, die Einschraubpunkte anhand bildgebender VVerfahren im Vorhinein zu
planen.

6.6 Zusammenfassung der Ergebnisse

In diesem Kapitel wird die Quantifizierung der tiber Schrauben und Knochen tbertragbaren
Lasten eingehend untersucht, wobei sowohl mechanische Ersatzmodelle als auch
Simulationen und experimentelle Erprobungen zum Einsatz kommen. Die Simulationen
stitzen die Ergebnisse des mechanischen Ersatzmodells, indem sie den
Schraubendurchmesser als den groBten Einflussfaktor auf die Tragfahigkeit des Fixateurs
bestatigen. Auch der Einfluss des Schraubenabstands wird im mechanischen Ersatzmodell
passend eingeschatzt. Es wird gezeigt, dass der Modellaufbau und die Rechenzeit der
Simulation durch den Einsatz verschiedener Malinahmen (z.B. Schalenelementen fiir die Tibia
bei der Berechnung der Knicklast oder die Verwendung von RBE2-Elementen zur Anbindung
der Schrauben) stark vereinfacht werden kann, ohne signifikante Abweichungen in den
Ergebnissen zu verursachen. Allerdings gibt es Optimierungsbedarf in der Vernetzung im
Kontakt zwischen Schrauben und Knochen, um Abweichungen zu vermeiden. Dies ist auf den
verwendeten Solver zurtickzufuhren.

Die experimentellen Untersuchungen zeigen Unterschiede im Bruchverhalten der
verwendeten Kunstknochen zu den Humanknochen. Die Ergebnisabweichungen bei den
getesteten Kunstknochen motivieren die Verbesserung der Prufvorrichtung in Kapitel 8.2.3.
Schafsknochen erweisen sich als geeignet fur die Erprobung von Versuchsaufbauten und die
Ermittlung von Versagensmechanismen, auch wenn ihre absoluten Ergebnisse nicht auf
Humanknochen tbertragbar sind. Bei Untersuchungen an Humanknochen werden teilweise
erhebliche Schwankungen beobachtet. Insgesamt stimmen die beobachteten Einfliisse auf die



Untersuchung zur Quantifizierung der ubertragbaren Lasten 105

Tragféhigkeit mit den Simulationen und den analytischen Modellen tiberein, wobei jedoch die
absolute Tragfahigkeit bei den Humanknochen hoher liegt, als dies auf Basis der
Modellbildung erwartet wird.
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/. ENTWICKLUNG DES MOBILISIERUNGSFIXATEURS

In diesem Kapitel werden die iterative Entwicklung und die Umsetzung eines
Mobilisierungsfixateurs dargestellt. Hierbei flie3en die Ergebnisse aus den vorangegangenen
Kapiteln ein: Das in Kap. 3 dargestellte Konzept bildet die Grundlage fur die Entwicklung.
Der Fixateur wird mit den Anforderungen aus Kap. 4 bewertet, mit dem Fertigungsverfahren
aus Kap. 5 hergestellt und basierend auf den biomechanischen Erkenntnissen aus Kap. 6
ausgestaltet.

Die Struktur des Kapitels bilden somit die Schritte zur Entwicklung des
Mobilisierungsfixateurs, beginnend mit der Identifikation von Verbesserungspotenzialen
aktueller Ansatze zur Fixateurmobilisierung (7.1). Konkrete Bemessungsgrundlagen
hinsichtlich Festigkeit, Steifigkeit und Lebensdauer einzelner Komponenten werden im
zweiten Abschnitt (7.2) ermittelt. Die Ausgestaltung des Fuf3stiickes wird mit Blick auf den
iterativen Prozess aus Entwurf, Umsetzung, Prifung und Verbesserung im dritten Abschnitt
beschrieben (7.3).

7.1 Entwicklungsbedarfe ausgehend von bestehenden Lésungen

Verbesserungspotenziale ergeben sich aus Aspekten der (Bio-)Mechanik und der Usability
aus Nutzersicht. Diese werden ausgehend von bestehenden Fulistiicken identifiziert. Hierzu
wurde eine Befragung unter vier Patienten durchgefuhrt, welche im Hospital zum HI. Geist in
Geseke bereits mit einem externen Fixateur ausgestattet sind [Gri23A]. Fir die Bewertung der
Usability wurden verschiedene  Konstruktionen présentiert. Weiterhin  wurden
Entwicklungsbedarfe mit sechs Arzten sowie zwei Pflegefachkraften diskutiert, welche
regelmaRig externe Fixateure verwenden bzw. mit betroffenen Patienten arbeiten.

Die Tragedauer des Fixateurs lag zwischen 4 und 8 Monaten, im Mittel bei 6,7 Monaten,
wobei einige Patienten nacheinander mit mehreren Fixateuren behandelt wurden, wodurch
sich Tragezeiten von bis zu 10 Monaten ergaben. Die Patienten haben zur Hélfte die
regelmaRige Pflege der Schraubeneintrittsstellen selbst durchgefiihrt.

7.1.1 FulRstick

Ein biomechanisch korrektes Gangbild ist mit aktuellen FixateurfuBsticken schwierig
umzusetzen, da diese Abrollung und Federung unzureichend unterstiitzen. Eingesetzte
Elemente, welche primar federn sollten, weisen zum Teil stark ddmpfende Komponenten auf,
wodurch die Fortbewegung erschwert und die Gegenseite starker belastet wird [JAR+16,
S.233]. Die meist flache Unterseite weist keinen Scheitelpunkt fur die Abrollung auf. Dass
die aktuellen Hilfsmittel nur fiir eine Teilbelastung (z.B. mit Unterstiitzung durch
Unterarmgehstltzen) zugelassen sind, wird derzeit nicht durch die FuBstiicke selbst, sondern
durch den angebauten Fixateur bedingt.
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Als Verbesserungspotenziale stellen sich somit eine auf das Patientengewicht anpassbare
Federung bei geringerer Dampfung sowie ein einstellbarer Scheitelpunkt flr eine Abrollung
dar.

7.1.2 Fixateurverbindungselemente

Mit aktuellen Brickenstaben und Verbindungsklemmen ist es nicht méglich, den Fixateur an
allen Stellen gleich nah am Kdérper zu fiihren und so einen schlanken Aufbau umzusetzen,
welcher lediglich Freiraum fur die postoperativen Schwellungen lasst. Die derzeitige
Ausgestaltung der Verbindungselemente ist auf eine hdchstmogliche geometrische
Flexibilitat ausgelegt, was zulasten der geschickten Weiterleitung von Kréaften und Momenten
geht. Daher muss der Fixateur haufig grofRer und mit mehr Materialeinsatz aufgebaut werden,
insbesondere, wenn er flr eine Mobilisierung nutzbar gemacht werden soll. Die Fixateurstabe
sind mit dem Fokus auf maximale Steifigkeit entwickelt (Grund hierfiir siehe Kap. 2.4.1)
[LZH+18, S.115]. Somit ist es derzeit nicht sinnvoll méglich, Federelemente auszugestalten,
mit denen die Belastung der einzelnen Schraubengruppen untereinander beeinflusst werden
kann. Beim Gewicht aktueller Fixateure weisen die Verbindungsklemmen einen wesentlich
groleren Anteil auf als die Briickenstébe.

Als Verbesserungspotenziale stellen sich somit dar:

e Patientenspezifischere Verbindungselemente, um eine geringe BaugroRe zu erzielen
und Gewicht zu reduzieren.

e Verbesserte Verbindungselemente und Moglichkeiten zum Einstellen von
Federsteifigkeiten fur die zu erwartenden Belastungen.

7.1.3 Schrauben

Basierend auf der analytischen und simulativen Betrachtung des Fixateurs muss fur eine
gesteigerte Tragstruktur der Schraubendurchmesser maoglichst grof3 sein. Dieser ist jedoch
nach oben hin durch die Khnicklast der verbleibenden Tibia begrenzt. Ein
Schraubendurchmesser von 6 mm bildet hierbei einen Mittelweg, weshalb dies ebenfalls die
Obergrenze in den meisten Fixateurbaukasten darstellt. Weiterhin wird die Last geméaR der
analytischen und simulativen Ergebnisse besser durch Schrauben eingeleitet, welche einen
sehr groRen Durchmesser aufweisen. Um dies mit den Restriktionen durch die Tragféhigkeit
der verbleibenden Tibia zu vereinbaren, ist ein mogliches Konzept die Auflageflache z.B.
durch einen Konus (siehe Bild 7-1) zu vergroRern. Wird dartiber hinaus lediglich in der
hinteren Kortikalis verschraubt, reduzieren sich die Spannungen in den Gewindeflanken,
trotzdem kann (iber diese Geometrie axial Last tibertragen werden.
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Konus

Verschraubung in
hinterer Kortikalis

Bild 7-1: Fixateurschraube mit Gewinde in hinterer Kortikalis und Abstitzung Gber Konus

Die Ausspannungen der Schrauben sollten so gering wie méglich sein. Bei den SS zeigt sich,
dass die Belastung reduziert wird, wenn die Schrauben winklig angestellt sind (vgl. Bild 6-13
in Kap. 6.2.2).

7.1.4 Einbringung

Externe Fixationssysteme werden meist manuell eingebracht, zum Teil ohne die Nutzung von
Schablonen oder bildgebenden Verfahren. Durch die Versuche an Humanknochen zeigt sich,
dass die Wandstarke der Kortikalis an der Einschraubstelle groRen Einfluss auf die
Tragféhigkeit hat. Diese prozessseitigen Verbesserungspotenziale werden im Rahmen dieser
Avrbeit nicht fokussiert.

7.2 Gestaltungs- und Bemessungsgrundlagen far die Tragstruktur

In Kap. 4.2.2 sowie 4.3.3 sind Belastungen fir die Fixateurmobilisierung hergeleitet. Flr die
konstruktive Gestaltung wird dartiber hinaus eine Berechnung der idealen Federsteifigkeiten
benotigt, um die Lasten zwischen SS und SN geeignet zu verteilen. Hierbei wird dahingehend
optimiert, dass die maximal auftretenden Knochenspannungen an SN und SS gleich hoch sind.
Nach Herleitung der notwendigen Grundlagen wird dies exemplarisch auf Basis der
Simulationsergebnisse aus Kap. 6.2 durchgefihrt. Zudem muss ermittelt werden, welcher
Materialeinsatz vom in Kap. 5 gewéhlten CFK-FDM bendtigt wird, um die Belastungen zu
tragen sowie die Federsteifigkeiten zu ermdglichen.

7.2.1 Ermittlung idealer Federsteifigkeiten fir den Fixateur Tragrahmen

Um die SS und die SN abhéngig von ihrer Tragfahigkeit unterschiedlich zu belasten, missen
die Federsteifigkeiten der Verbindungskomponenten einstellbar sein. Das Federschaubild
Bild 6-5 (Kapitel 6) ist hierbei die Basis, wobei ¢, erganzt wird um die einstellbare
Federsteifigkeit der SN Anbindung cf3.

Die Last des FuRBstiickes wird uber einen zentralen Punkt geleitet und die Steifigkeit der Tibia
ist sehr viel groRer als die Steifigkeit der Schraubenanbindungen. Daher kann die
Verschraubungsstelle von SN und SS im Knochen als Festlager vereinfacht werden. Die
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Federsteifigkeiten des Fixateurteils, der die SN hilt, und des Teils, der die SS halt (cf5 und
ck$) erlauben somit die Veranderung der Belastung in den SS bzw. SN. Es gilt:

(33) c = Fon -G, — Fon *Copen
1
Fes Fou + Fos

(34) c,= Fss'C _ Fss * Copen
Fay Fon + Fes

SN

rs_ C, -C
(35) Crs =~
Cz _Cl
SS
C,”-C
(36) Cp =
Cz _CZ
(37) Coben = Cl + CZ
(38) ¢ >c Ack >,

Bei der Festlegung der Federsteifigkeiten ist darauf zu optimieren, dass die Belastungen der
SS und SN den jeweiligen Tragfahigkeiten angepasst sind (EFeS = E5Smax 4 FSNmax) \Wird
der Fixateur von den Federeigenschaften an eine FuRprothese angelehnt, welche ebenfalls die
Federung zwischen Tibia und Boden festlegt, liegt die anvisierte Federsteifigkeit c;esqme
zwischen 27,7 N/mm und 76 N/mm [GeiO1]. Der Einfederungsweg S¢gesam: 1St im Gegensatz
zur Prothese durch den FuB begrenzt, wodurch die Federsteifigkeit nach unten hin begrenzt
wird. Wenn s unabhéngig vom Gewicht des Patienten sein soll, ergibt sich eine

Gesamt

notwendige hohere Federsteifigkeit bei steigendem Patientengewicht. Da

Coben * Cunt
(39) CGesamt = CO en+(l:m =

oben unten

gilt (wobei c,,;ondie Federsteifigkeit des Teiles des Fixateurs unter der Verzweigungsstelle
in den Lastpfad fur SS und SN bezeichnet), ergibt sich:

(40) Coen = €1 +C; > Coesamt A Cunten = Caesamt
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Die Formeln (33) bzw. (34), (38) und (40) sind in Bild 7-2 visualisiert, woraus sich der
Auslegungsbereich fur ¢; und c, ergibt. Mithilfe von (35) und (36) lasst sich die notwendige
Federsteifigkeit fir die Fixateurelemente bestimmen.

N
C —

ol /

SS maximal belastet

Auslegungs
— bereich

SN maximal
belastet

Csn N
&
Hlmm

Bild 7-2: Auslegungsbereich fiir ¢4 und c,

Um eine moglichst groRe Bandbreite abdecken zu kénnen, empfiehlt es sich daher c,ten
groRRer als das maximale cgosqm: ZU Wahlen. Um eine gegebene Gesamtsteifigkeit nicht zu
ubersteigen muss gelten:

C

unten

C .
( 41) Coben < GesarriMéx

unten GesamtMax

Basierend auf den hier erarbeiteten Formeln ist in Tabelle 7-1 der Auslegungsbereich fir
Copen UNd In Folge flr cpisy UND criypss dargestellt. Beide Grofen sind abhéngig von der
Ubertragbaren Kraft beider Schrauben. Deshalb ist neben dem maximalen Umfang, den die
Werte insgesamt annehmen konnen, auch der maximale Umfang fir den Fall der hochsten
Belastbarkeit (ESN, ESS, maximal) ausgewiesen. Der Umfang von cgy und cgs wurde aus den
Simulationsergebnissen aus Kapitel 6.2 abgeleitet. In jeder Spalte sind die Grolken als
konsistentes, den Formeln entsprechendes Set angegeben.
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Tabelle 7-1: Auslegungsbereich fur Federsteifigkeiten der Fixateuranbindungen

Gegeben Minimum Maximum Optimiert
ESN [N] Ja 350 1000 1000
ESS[N] Ja 200 800 800
Cgesame IN/MM] Ja 27,7 76 70
Cunten IN/MM] Ja 100 120 110
cSN[N/mm] Ja 2700 7000 7000
¢SS [N/mm] Ja 2000 3000 3000
Coben [IN/MmM] Nein 36,0 300 192,5
cfS [N/mm] fur | Nein 20,06 170,7 108,6
maximal
ertragbares Fgosqme
cf3 [N/mm] fur | Nein 16,09 139,5 88,1
maximal
ertragbares Fgosqme

Durch die passende Auslegung der Steifigkeiten wird somit ein wesentlicher Beitrag fur die
optimierte Belastung und Mobilisierung geleistet. Die Federelemente am Fuf3stlick werden im
Folgenden mithilfe von halbkreisférmigen Biegefedern ausgefihrt, da dies in der
Nachbildung der Eigenschaften des FuRes etabliert ist (vgl. Kap. 4.1) und ebenfalls fur die
Schraubenanbindung genutzt werden kann.

7.2.2 Simulative Auslegung von CFK-FDM Bauteilen

Auf die Kenntnisliicken in der Messung und Simulation von CFK-FDM Bauteileigenschaften
ist in Kap. 5.3.4 eingegangen worden. Auch wenn die Ermittlung konkreter Kennwerte somit
bisher nicht zuverlassig moglich ist, kann mithilfe von simulativen Methoden ermittelt
werden, welche Parameter der Biegefeder einen wie starken Einfluss auf die Federsteifigkeit
und die auftretenden Maximalspannungen haben. Geprufte Einflussparameter sind in Bild 7-3
dargestellt.

Da die betrachteten Federn 2D Konturen haben, wird davon ausgegangen, dass diese auf der
Kontur liegend gefertigt werden, sodass die Eigenschaften entlang der Dicken-/
Druckrichtung konstant sind. Die Federsteifigkeiten sowie die Lasten sind jeweils pro mm
Dicke (in Druckrichtung) ermittelt bzw. eingebracht.

Fir die Simulation wird Abaqus CAE 2017 genutzt. Die Endlosfasern werden mithilfe von
T3D2 Truss Elementen mit 0,125mm kreisformigen Querschnitten simuliert und mit der
Matrix (C3D4-Elemente) mithilfe der Embedded Region Funktion unter Verwendung eines
Mapped Mesh mit 0,5mm Elementkantenldnge verbunden. Die duRersten Fasern haben
jeweils Imm Abstand vom AuBen-/Innenradius. Weitere Fasern werden mit 1 mm Abstand
nach innen Versetzt eingebracht. Die untere VVorderkante ist fest eingespannt und es wurden
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Pruflasten zwischen 20 N und 80 N in vertikaler Richtung auf die obere Kante eingebracht.
Ausgewertet werden die von-Mises-Spannungen sowie die maximale Verschiebung in
Belastungsrichtung.

E,-\-mrm'.\' lF

/,

Bild 7-3: Einflussparameter der Biegefedern

Die Ergebnisse der Simulation sind in Tabelle 7-2 dargestellt. Hierbei ist jeweils ein
Standardwert fiir den jeweiligen Parameter definiert. Aus einer Probe mit Standardwerten
ergibt sich ein maximales Spannungsniveau in der Faser am duf3eren Rand des Bogens von
132,8 MPa in der Probe sowie eine vertikale Federsteifigkeit bezogen auf die Probenoberseite
(normiert auf die Probenbreite t, in Bild 7-3 normal zur Bildebene) von 30 N/mm?2. In der
Tabelle 7-2 ist jeweils ein Parameter Uber die angegebene Bandbreite variiert, wahrend die
restlichen Werte auf Standardniveau verbleiben. Hiermit l&sst sich der Einfluss des Parameters
auf die Spannungen und Federsteifigkeiten abschétzen. Ziel ist es, die Parameter zu
identifizieren, mit denen die Federsteifigkeit variiert werden kann, ohne die Spannungen zu
stark zu steigern. Verhéaltnisse grofier 1 zeigen, dass bei einer Steigerung des Eingangs der
Ausgang (maximale Spannungen in der Faser bzw. Federsteifigkeit) ebenso steigt,
Verhéltnisse kleiner 1 zeigen, dass das Verhéltnis umgekehrt proportional ist. Ein Wert gleich
1 zeigt somit, dass es keinen Einfluss gibt. Erwartungsgemall hat das Lastniveau einen
linearen Einfluss auf Verformung und Spannungen. Bei einer Veranderung der Faseranzahl
werden diese gleichméRig Gber die Hohe B verteilt.
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Tabelle 7-2: Einfluss verschiedener Parameter auf die Faserspannungen und die
Federsteifigkeit bei CFK-FDM Biegefedern

Parameter Standard Auspragung Auspragungs- | Spannungs- Federsteifigkeits-
verhaltnis® verhaltnis® verhaltnis®

Evatrix [GPA] | 40 35-42 1,2 0,96 1,05

Eraser [GPA] | 210 50 - 250 5 1,31 2,81

NEasern 4 2 - 6 3 0,81 3,33

(Anzahl  der

Fasern)

D [mm] 100 80 - 120 1,5 1,94 0,61

B [mm] 7 5-9 1,8 0,33 6,14

Es zeigt sich, dass eine Anderung von Ej4.i Nahezu keinen Einfluss auf die Spannungen
und die Federsteifigkeit hat. Eine Steigerung von Egp,., €rhoht sowohl die auftretenden
Spannungen in den Fasern, als auch die Federsteifigkeit. Die Erhohung der Anzahl der Fasern
senkt die Spannungen und steigert die Federsteifigkeit relativ stark. Die Fasern werden hierbei
jeweils gleichmé&lRig Uber den Radius verteilt. Gegenteiliges gilt fir die Erhéhung des
Federdurchmessers D. Die Steigerung der Federhthe B im betrachteten Bereich senkt die
Spannungen auf 1/3 und steigert die Federsteifigkeit um den Faktor 6. Wird somit eine
Steigerung der Federsteifigkeit bendtigt, ist es moglich, diese durch eine Verkleinerung von
D sowie eine Steigerung der Faseranzahl und der Hohe umzusetzen. Damit kdnnen zeitgleich
Spannungen reduziert werden. Wird eine Verringerung der Federsteifigkeit bendtigt, kann
dies durch die Reduktion von Eg.c., bei gleichzeitiger Verminderung der Spannungen
erreicht werden.

7.2.3 Experimentelle Untersuchung von CFK-FDM Bauteilen

Zur quantitativen Abschatzung der Federsteifigkeit der Tragstruktur im kontinuierlich
faserverstarkten 3D Druck und der maximalen Belastbarkeit erfolgen Voruntersuchungen mit
dem Material. Die Ziele der Vorauslegung sind neben der Ermittlung der Federsteifigkeiten,
die Bestimmung der Tragfahigkeit sowie die Einschatzung des Wirkungsgrads beim Ein- und
Ausfedern. Hierfiir werden sechs halbringférmige Biegefedern mit einer Breite t von 25 mm
gefertigt. Die Priifkorper sind mithilfe eines Druckers der Firma Markforged (Mark Two™)
aus mikrokohlefasergefilltem Nylon mit endloser Kohlefaser und einem Infill von 100 %
hergestellt. An der Stelle an welcher die Faser beginnt und endet, gibt es eine geringfiigige

32 Ausprégungsverhéltnis entspricht maximaler Auspragung geteilt durch minimaler Auspragung

33 Spannungsverhéltnis entspricht Spannung bei maximaler Ausprégung geteilt durch Spannung bei minimaler
Auspragung

3 Federsteifigkeitsverhaltnis analog zum Spannungsverhéltnis
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Schwéchung des Bauteils. Allerdings liegt die Versagensposition in allen Versuchen an einer
anderen Stelle (siehe Bild 7-6). Die Prifungen werden auf einer elektrischen Priifmaschine
der Firma Instron ausgefuhrt.

Kohlefaser

Bild 7-4: Anordnung der Faser im Prifbauteil
40mm Durchmesser, 6mm Hohe.
Schwachstelle markiert.

Ao 0

Bild 7-5: Prufaufbau fir CFK-FDM
Vorprifung

Eine Ubersicht der Versuchsergebnisse hinsichtlich der Bruchlasten und erreichbaren
Federsteifigkeiten ist in Tabelle 7-3 gegeben.
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Tabelle 7-3: Auswertung der Vorversuche mit additiv gefertigten endlosfaserverstarkten

Bauteilen
Proben- Durchmesser D | Héhe B | Carbonfaser Bruchlast Federsteifigkeit
nr. [mm] [mm] Lagen [N] [N/mm]
1 32 4 2 700 152
2 30 2 1460 141,7
3 28 6 4 1900 545,45
4 90 5 2 511 29,4
5 86 7 4 1600 108,1
6 82 9 6 1500 216,7

Mit einem Teil der Proben wurden zudem zyklische Belastungen erprobt, um den
Wirkungsgrad zu ermitteln (siehe Tabelle 7-4). Dieser errechnet sich aus dem Quotienten der
Energie, welche beim Entlasten frei wird, durch die Energie welche beim Belasten benétigt

wird.

(42)

Wirkungsgrad = =*

0
j Fdx

X

j Fdx
0

Probe 3 ist nach der angegebenen Anzahl von Zyklen gebrochen.

Tabelle 7-4: Wirkungsgrade beim Ein- und Ausfedern

Proben- | Durchmesser Héhe B | Carbon- Zyklen | Zyklen Feder- Wirkungs-

nr. D [mm] [mm] faser last [N] steifigkeit grad
Lagen [N/mm]

1 32 4 2 150.000 | 400 130-160 95 %

3 28 6 4 2700 1900 545,45 96,2 %

5 86 7 4 150.000 | 1000 121,9 93,4 %

6 82 9 6 150.000 | 1500 216,7 97 %




Entwicklung des Mobilisierungsfixateurs 116

Es zeigt sich, dass die Federn aufgrund der Geometrie ein nichtlineares Verhalten aufweisen,
bei dem mit zunehmender Verformung eine geringere Kraft fir die Verschiebung notwendig
ist. Dies flhrt zu einer Abnahme der Federsteifigkeiten bei zunehmender Belastung. Der
Wirkungsgrad nimmt uber die Zyklen leicht ab, was auf die leichte Erwdrmung des
Prufkorpers (Belastungsfrequenz = 4 Hz) zuriickzufiihren ist. Dem Versagen geht ein deutlich
horbares Brechen einzelner Fasern voraus, sodass dies nicht vollkommen unvermittelt auftritt.
Nicht gebrochene Fasern werden beim Restbruch ausgezogen (siehe Bild 7-6).

Bild 7-6: Bruchspalt eines CFK-FDM Bauteils

7.2.4 Reduktion von Biegemomenten in der Tibia

GemalR Normvorgabe flr Prothesenflile muss bei der Belastung der Boden als Gleitlager
idealisiert werden, sodass keine Abstltzung bei schriager Belastung gegeben ist. Dies
entspricht einem Wegrutschen beim Auftreten auf einer Ebene. Da die auftretenden
Biegemomente nicht wie Gblich von der Kombination aus Bandapparat und Tibia, sondern
allein vom Knochen getragen werden, ist es relevant, die Momente so weit wie méglich zu
reduzieren, da es ansonsten zu einem Bruch der Tibia kommen kann (vergleiche Kap. 7.3.1).
Die Biegemomente in der Tibia ergeben sich bei einer Belastung geméaR Bild 7-7 zu:
M igia (2) = Foom 1 = Fyer - 2

norm quer

*3) Mrisa (2) = P -(€OS(p) -1 =sin(g) - 2)
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Bild 7-7: Belastungssituation bei Auftreten auf rutschiger Ebene

Hierbei ist zu beachten, dass die Lange | bei ¢ = 0 als Sprungfunktion zu 0 wird. Damit die
Biegemomente Uber dem Fixateur nicht weiter ansteigen, ist darauf zu achten, dass die SS
nach Mdoglichkeit unmittelbar distal der oberen Tibiabander platziert sind, an welchen die
Muskeln zum Femur anschlieBen. Wird diese Anordnung eingehalten, liegt der belastete
Bereich zwischen i <z < i+ h. Somit wird das Moment moglichst klein, wenn die
Wirkungslinie von F,,,, zwischen i < z < i + h die Tibia schneidet. Nahe der 0° Stellung
liegt das Moment angenahert bei My, = Fpere - [. Die Auswahl von [ ist somit immer ein
Kompromiss und abhéngig vom Gangverhalten des Patienten zu wahlen.

Exemplarisch ist fur eine Tibia mit den Malen des in dieser Arbeit verwendeten
Kunstknochens idealisiert als Ellipsenring die maximal zuldssige Vertikalkraft in Tabelle 7-6
an den Einschraubstellen beider Schrauben berechnet. Die dazugehorigen Werte fir die
Absténde stehen in Tabelle 7-5.
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Tabelle 7-5: Abstande und Werte zur Berechnung der zuléssigen Vertikalkraft fir den

Kunstknochen

GroRe Einheit Wert
i mm 200
h mm 200

l mm 100
@ ° 20
Zugfestigkeit® MPa 109
Breite Kortikalis mm 2,5

Tabelle 7-6: Biegebelastung der Tibia aufgrund von Querkraften

Position Breite Dicke Tibia | Iy [mm®] | M,,., [Nm] | Fquer max.[N] | F,,,, max.
Tibia (anterior - [N]
[mm]® posterior)
[mm]
SN 33 32 1626,6 11,08 2372,0 6935,2
SS 36 24 1165,9 10,59 1014,8 2966,9

Wird das ausgleichende Moment in Folge von F_ .. -| weggenommen (z. B. aufgrund einer

Reduzierung der Lange I) wird bereits bei einer Bodenreaktionskraft von 928 N die Tibia
unmittelbar proximal der SS uberlastet. Dies entspricht einer Reduktion der maximal
ertragbaren Kraft um mehr als den Faktor 3. Somit ist auf die Auslegung dieser Lange ein
wesentliches Augenmerk zu richten. Diese ist nach unten limitiert Uber die Standsicherheit
des Patienten.

7.3 lterative Ausgestaltung eines Fixateurful3sttickes
Zur optimierten Gestaltung des Fulstiickes gliedert sich das Vorgehen in Entwurf,
Umsetzung, Prifung und Verbesserung.

Der angepasste Fixateur wird fur eine Fertigung mithilfe von kontinuierlich—faserverstarktem
3D Druck als Tragstruktur und der Verwendung von Dreh-Fras- sowie Normteilen als
Verbindungselemente ausgestaltet.

Damit die Tragfahigkeit fir eine Vielzahl von Patienten ideal ist, bietet das Design eine
Maglichkeit, die Federsteifigkeiten der Schraubenanbindungen sowie des FuBstlickes (C,,)

3 Konservativste Abschatzung aus Tabelle 2-5.
3 Standardwerte aus Tabelle 6-4.
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parametrisch zu verandern, um den Formeln aus Kapitel 7.2.1 zu entsprechen. Das federnde
Element wird zur Platzersparnis lateral und medial neben dem Fuf3 angeordnet und tiber bzw.
unter dem Ful3 verbunden und in seiner Geometrie an eine bestehende Fullprothese aus
[GTG+93] angelehnt (siehe Bild 4-1). Diese zeichnet sich dadurch aus, dass sie keine von
medial nach lateral nebeneinander angeordneten Federelemente enthélt, da diese neben dem
FuB breiter aufbauen wirden. Weiterhin ist ein mdglichst freier Zugang zum Ful’ fur den
eventuell kombinierten Fixateur im Full hilfreich, weshalb diese Anordnung der
Federelemente als vorteilhaft betrachtet wird.

Bei der ausgefuhrten Konstruktion wird bewusst auf das Werkzeug der Topologieoptimierung
verzichtet, auch wenn dies zunehmend Verbreitung in der Gestaltung additiv gefertigter
medizinischer Hilfsmittel findet [Bril9, Mir21]. Dies liegt darin begrundet, dass fur die
Topologieoptimierung die Materialeigenschaften vollstandig bekannt sein missen, was bei
CFK-FDM Bauteilen derzeit noch nicht gegeben ist. Weiterhin wird die parametrische
Anpassung der Konstruktion verhindert. Hier ware es somit notwendig, flr jeden Patienten
eine neue Optimierung zur Gestaltfindung durchzufuhren.

Die verwendete Prufvorrichtung zur Untersuchung der Bauteile ist in Kap. 8.3 dargestellt.

7.3.1 lIteration 1: Durchgehendes Bauteil

Der erste Entwurf ist als ein Bauteil ohne Verbindungselemente ausgefihrt (siehe Bild 7-8)
und wird in einem Stiick auf der lateralen Seite liegend gedruckt, wodurch die Federelemente
dieselbe Druckausrichtung haben wie in Kap. 7.2.3.

Das Bauteil wird auf einem Markforged X7 Drucker mit 100 % Infill und Onyx (Nylon 6 mit
Carbon—Kurzfaser) Matrix umgesetzt. Die Anordnung der Fasern in den Seitenteilen ist in
Bild 7-9 dargestellt. Die Stitzstruktur wird nach dem Druck entfernt, ein Schleifen oder
Lackieren der Oberflache findet nicht statt, weshalb die Anforderungen hinsichtlich der
Sterilisierbarkeit nicht erflllt werden. Das Material ist jedoch wasserfest. Die SN werden tiber
eine selbst entwickelte Klemme angebunden, welche im Umfang von ca. 5mm
Verschiebungen normal zur Frontal- und Transversalebene sowie beliebige Verschiebungen
normal zur Sagittalebene ausgleichen kann. Da diese nicht fur alle Anbindungen ausreichend
ist, wird fur die Testungen eine konventionelle Klemme verwendet, welche an den Fixateur
angeschraubt wird. Die Anbindung der SS geschieht Uber einen Briickenstab, welcher mittig
mit dem Bauteil verbunden wird und an welchem konventionelle Klemmen befestigt werden
koénnen, um verschiedene Anzahlen und Durchmesser von SS zu befestigen. (siehe Bild 7-8)
Das Gesamtgewicht des CFK-FDM Bauteils liegt bei 148 g, der Fixateur selbst (exkl. der
Schrauben) ist mit 420 g deutlich schwerer. Die Schrauben wiegen zwischen 9 g (5 mm Titan
SN) und 24 g (5 mm Edelstahl SN). Um den ReferenzfuR baut das FuRstiick mit einem
Abstand von teilweise weniger als 5 mm sehr gering auf. Die Herstellung kostet in Stickzahl
eins etwa 780 € (exkl. MwSt, Stand 2022), zusammengesetzt aus 48 % Rohmaterialkosten,
15 % Maschinenstundenkosten sowie 3 % Lohnkosten fur Risten und Nachbearbeiten. Die
verbleibenden 34 % umfassen den Dienstleistungsaufschlag fir die Lohnfertigung, das
Slicing und den Versand. Die Bereitstellung dauert fiinf Tage.
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Anbindung SS

Anbindung SN

Bild 7-8: Fixateurful3stiick als durchgehendes Bauteil mit selbst entwickelten Klemmen flr die
SN mit grober Oberflachenstruktur nach Entfernen der Stiutzstruktur
(Detailaufnahme aus anderer Perspektive)

Die Federeigenschaften lassen sich durch die Breite (normal zu Bild 7-9) und H6he B der
Biegefedern (vergleiche Bild 7-3) des Bauteils anpassen. Durch eine VVerénderung der Lange
m und des Spitzenhubes & (siehe Bild 7-9) kann die Abrollung individualisiert werden.

Durch den einteiligen Aufbau in Kombination mit Standardfixateurklemmen sind der Aufbau
am Testknochen ebenso wie die verbleibenden Montageschritte leicht umzusetzen. Der
Wirkungsgrad liegt bei der Prifung bei etwa 92 %. Zur Ermittlung der Federsteifigkeit wird
das Bauteil mit einem Kunstknochen verbunden und auf einer verstellbaren Ebene belastet
(siehe Kap. 8.3.1 Bild 8-6). Die Federsteifigkeit in vertikaler Richtung schwankt bei Belastung
auf dem Rickfull zwischen 33,3 N/mm (0-100 N) und 26,8 N/mm (500-600 N), im Vorful3
zwischen 41,6 N/mm (0-100 N) und 32,6 N/mm (600-700 N) und liegt etwa bei 60 N/mm bei
zeitgleicher Vor- und RickfuBbelastung (0° Stellung) des Bauteils. Die hohere
Federsteifigkeit bei der VorfuBbelastung liegt daran, dass die Wirkungslinie der Kraft so
verlauft, dass die Mittelbriicke zur Anbindung der SS auf eher auf Druck als auf Biegung
belastet wird. Da dieses Bauteil die geringste Steifigkeit aufweist, fiihrt dies in Folge zu einer
hoheren Steifigkeit, als bei der RickfuBbelastung, bei welcher die Bricke einem
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Biegemoment ausgesetzt ist. Da der Kunstknochen bereits bei einer Belastung von 700 N
zwischen SN und SS gebrochen ist, kann zur Belastbarkeit und Lebensdauer des Bauteils
keine Aussage getroffen werden.

2]

Carbonfaser . Matrixmaterial Stutzmaterial

_ Randfaser

Bild 7-9: Anordnung der Fasern im durchgehenden Bauteil

Ursachlich fir den Knochenbruch und somit notwendige vorzunehmende Verbesserungen
an dem gewahlten Design sind:

1. Die Mittelbriicke, an der die SS angebunden sind, ist nachgiebig, sodass diese zu
wenig Last tragen. Dies liegt daran, dass die Carbonfasern in diesem Abschnitt
nebeneinanderliegen.

2. Das Moment um die y-Achse wird von der SN und den SS aufgenommen, allerdings
ist die Anbindung der SS Biegeweich, sodass die Lasteinleitung in den SN hoher ist
als notwendig.

3. Auslegung des Ful3stiicks gemal} den Betrachtungen in 7.2.4, diese wurden basierend
auf dem Knochenbruch erarbeitet.
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Weiterhin zeigt sich, dass der Aufbau aus einem Stiick nachteilig ist, da nachtrégliche
Anpassungen (z. B. der Abrollung) nur durch einen kompletten Ersatz des Bauteils mdglich
sind. Ebenso ist das Bauteil von lateral nach medial durch die Druckrichtung sehr flexibel, da
in dieser Richtung auch bei den unteren Verbindungselementen die Carbonfasern
nebeneinanderliegen. Dies fiihrt zu einer sehr ungleichmaRigen Schraubenbelastung. Der
Abstand des Bauteils zum Fuf3 ist in der Praxis bei mdglichen zu erwartenden postoperativen
Schwellungen zu gering.

Das entwickelte Design kann die Anforderungen Gewicht, BaugroRe, Wasserfestigkeit,
Anpassbarkeit, De-/Endmontage, Preis, Fertigung, Federsteifigkeit im betrachteten Bereich
und Wirkungsgrad aus Kap. 4.4 erfiillen. Die wesentlichen Anforderungen Belastbarkeit und
Lebensdauer kdnnen jedoch nicht nachgewiesen werden.

7.3.2 lteration 2: Verschraubbares Bauteil

Aus dem ersten Entwurf leitet sich ab, dass die Vorteile des CFK-FDM bei einem
durchgéangigen Druck nicht voll ausgeschopft werden konnen, da die Faseranordnung in
bestimmten Bereichen unvorteilhaft ist. Deshalb ist der zweite Entwurf aus mehreren
Einzelteilen zusammengesetzt, welche in ihrer Druckausrichtung jeweils optimiert sind (Bild
7-10).

Multiklemme

Brickenstabe

Medial-Lateral

VErbinder Medial-Lateral
oben Verbinder unten

\ RuckfuRfeder
VorfuRfeder

Hohenverstellung SN-Anbindung

Bild 7-10: Verschraubtes Bauteil
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Aus der Darstellung der Faserverldaufe in Bild 7-11 wird deutlich, dass durch die veranderte
Ausrichtung im Bauraum die Fasern in den Verbindungsteilen entlang der Belastungsrichtung
ausgerichtet werden konnen. Die Oberflache wird ebenso wie in Entwurf 1 nicht
nachbearbeitet, weist jedoch aufgrund der nicht mehr notwendigen Stitzstruktur bessere
Eigenschaften auf. Trotzdem ist die Anforderung der Sterilisationsfahigkeit nicht gegeben.

Die Anbindung der SS geschieht Uber zwei Briickenstabe sowie eine Multiklemme, welche
weniger Flexibilitat in der Anordnung der Schrauben bietet, jedoch eine hohe Steifigkeit auf
diesem Lastpfad ermdglicht. Dieser Aufbau geht zulasten der Baugrolie, da damit ein grofierer
Abstand zwischen Bein und Fixateur auftritt. Die Anbindung der SN ist Uber eine
Gleitfuhrung umgesetzt. Durch die variable Héhe in der Verschraubung der oberen Seitenteile
konnen Verschiebungen von 40 mm normal zur Transversalebene sowie 20 mm normal zur
Frontalebene und beliebige Verschiebungen normal zur Sagittalebene ausgeglichen werden.
Lediglich starke Schiefstellungen (>15°) der Schraube um die Normale der Frontalachse
kénnen nicht gut aufgenommen werden. Durch die Gleitfihrung wird vermieden, dass Uber
die SN Lasten in x-Richtung (Bild 6-2) in die Tibia eingebracht werden und damit zu
Biegemomenten um die y-Achse unterhalb der SS flihren. Die leichte Bogenform fiihrt dazu,
dass die Schraube geringfiigig zentriert wird, da sie unter Belastung des Fixateurs an der
Unterseite aufliegt.

Medial-Lateralverbinder unten Vor-/RiickfuRfeder

.‘wdung SN

Medial-Lateralverbinder oben

Carbonfaser Matrixmaterial Stutzmaterial

Bild 7-11: Faserverlauf in verschraubtem Bauteil

Durch den modularen Aufbau wird es vereinfacht Anpassungen vorzunehmen. So kann die
Federsteifigkeit der SN-Anbindung, ebenso wie die Abrollung durch ein einzelnes Bauteil
angepasst werden. Eine Anpassung an Patienten kann wie im ersten Entwurf durch die Breite
und Hohe der Federelemente erfolgen. Die Vormontage, wird durch mehr Einzelteile zwar
erschwert, jedoch die Montage am Patienten vereinfacht.
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Die Bauteile sind Gberwiegend auf einem Markforged Mark Two Drucker mit 100 % Infill
aus Onyx Material umgesetzt. Lediglich die unteren Seitenteile werden auf einem
Markforged X7 aus demselben Material gefertigt. Der Preis liegt bei 832 € (exkl. MwSt, Stand
2023) mit etwa derselben Preiszusammensetzung wie im ersten Entwurf. Die Bereitstellung
dauert ebenfalls fliinf Tage.

Die Prufung des Bauteils zeigt, dass sich das Gewicht durch die zusétzlichen Schrauben auf
270 g erhoht hat. Durch die Anbindung tiber eine dreifach SS-Klemme erhéht sich ebenso das
Gewicht des Fixateurs (exkl. Schrauben) auf 489 g. Inklusive der Schrauben kann somit das
Zielgewicht von 800 g knapp eingehalten werden. Die Federsteifigkeit liegt bei einer
Belastung im Ruckfull bei 31 N/mm, im Vorfull bei 66,4 N/mm sowie 91,2 N/mm in
Neutralposition. Somit ist die Federsteifigkeit in der Neutralposition etwas uber der
Anforderung, was jedoch fir den physiologischen Gang nur eine untergeordnete Rolle spielt.
Der Wirkungsgrad reduziert sich auf etwa 82 %. Die Dauerfestigkeit liegt bei tber 1000 N fir
Vor- und Ruckful. Das Bauteil hat bei Belastungen bis einschlief3lich 1200 N nicht versagt,
wurde in Ermangelung weiterer Priifexemplare jedoch auch nicht dartiber hinaus getestet. Die
Abrollung des Bauteils zeigt sich als nicht ideal, da der Scheitelpunkt zu weit frontal liegt
(siehe Kap. 8.4).

Von den 13 Anforderungen aus Kap. 4.4 konnen somit 9 gesichert erfillt werden. Um das
Bauteil zu verbessern und den Nachweis der Belastbarkeit und Lebensdauer bei voller
Belastung gem. ISO 10328:2016 zu fuhren, bedarf es weiterer Versuchsaufbauten. Die
Aufbauhthe ist hoher als 2,5cm, die Sterilisationsféahigkeit des Materials wurde nicht
nachgewiesen und der Bereitstellungszeitraum ist nicht reprasentativ. Das hier vorgestellte
und im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Fustiick ist angemeldet als deutsches Patent mit
der Nummer 102023111312.7.
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8. VERBESSERUNG DER PRUFVERFAHREN

Ausgehend von den praktischen Versuchen in Kap. 6 zeigt sich, dass die Umsetzung der
Fixateurprifungen einen wesentlichen Einfluss auf die Prifergebnisse hat. Fur die meisten
Medizinprodukte gibt es Normen, wie diese zu priufen sind, um die Funktionsfahigkeit und
Zuverlassigkeit von Neuentwicklungen sicherzustellen. Fir den hier vorgestellten
Mobilisierungsfixateur kann keine bestehende Norm direkt angewandt werden. Deshalb gibt
es einen Bedarf dazu Prifverfahren zu definieren, um verschiedene Entwicklungen
vergleichbar zu machen, die Funktionsfahigkeit nachzuweisen und
Verbesserungsmalnahmen auf risikominimierende Eigenschaften hin zu Uberprifen [VDI
5703, S.12].

In der Struktur des Kapitels werden daher zunéchst die Vorgaben der Norm zur
Entwicklung von Prufverfahren flr Medizinprodukte VDI 5703 vorgestellt (8.1).
AnschlieRend werden die Prifverfahren und die genutzten Prifvorrichtungen vorgestellt
fur:

1. Die Prifung des Knochen-Schraubenkontaktes in Kap. 6 (8.2).
2. Die Prufung des in Kap. 7 dargestellten Hilfsmittels (8.3).

In beiden Abschnitten werden Griinde fir Schwankungen oder Unsicherheiten in den
Ergebnissen dargelegt und Verbesserungen an den Prifaufbauten fir zukiinftige Versuche
vorgeschlagen. Die Vorgaben der Norm werden mit Blick auf den Anwendungsfall erlautert.
Die Beschreibung und Identifikation von Verbesserungsmoglichkeiten des durchgefiihrten
in vivo Mobilisationsversuchs bilden den Abschluss des Kapitels (8.4).

8.1 Vorgaben der VDI 5703

Die VDI 5703 legt die systematische Entwicklung von Testverfahren fir neuartige
Medizinprodukte dar. Sie dient dazu, die Leistungsfahigkeit zu definieren. Dies beinhaltet die
Genauigkeit, Wiederholprézision, Robustheit, Querempfindlichkeit und Nachweisgrenzen der
Prufung. Die Prufung wird dazu an einem Abbild durchgefiihrt, welches die Messbarkeit der
Klinisch relevanten Aspekte vereinfacht. Das Prifobjekt selbst kann Teil des
Medizinproduktes sein, mehrere Produkte im Verbund beinhalten oder ein Modell des
Medizinproduktes sein. Die Prufvorschrift ist die verbindliche Handlungsanweisung fir die
Ermittlung des Prufergebnisses, in welcher auch die Prifbedingungen definiert werden. [VDI
5703]

Das Zusammenspiel einer medizinischen Prifung mit den rechtlichen Rahmenbedingungen
aus Kap. 4.3 ist in Bild 8-1 dargestellt.
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Bild 8-1: Einordnung und Inhalte der Prifverfahren, angelehnt an [Kra20]

8.1.1 Entwicklungsschritte

Die zu durchlaufende Schritte fur die Entwicklung eines Prifverfahrens sind in Bild 8-2
dargestellt, wobei deutlich wird, dass die Entwicklung des Prifverfahrens ein iterativer
Prozess ist, um dieses zu verbessern und die Prifvorschriften zu schérfen. Die in dieser
Ausarbeitung vorgestellten Priifansatze bilden die erste Iteration in dieser Entwicklung. Das
vorliegende Kapitel bildet die Grundlage fir die weiteren Iterationen.
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Iterative
Wiederholung

Entwickeln von Prifvorschriften

_

Bild 8-2: Iterative Schritte beim Durchlaufen der VDI 5703, angelehnt an [Kra20] und erweitert.

8.1.2 Anwendung der Schritte auf den Mobilisierungsfixateur

Eine Risikobetrachtung gemaR VDI 5703-Tabelle 2 ist fur den Mobilisierungsfixateur in
Tabelle 8-1 dargestellt.

Tabelle 8-1: Risikobetrachtung fir den Mobilisierungsfixateur

Gefahrdun | Potenzieller Fehler/ | Schaden Ursache MaRnahme zur
g Ereignisfolge/ Risikobeherrschung
Gefahrdungssituati
on
Stoffe die zu | Abgabe allergener Allergische Fehler bei | «  Epikutantest
allergischen/ | oder toxischer Reaktion Materialauswahl | ¢  Okotex-100-
toxischen Substanzen Intoxikation Zertifikat
Rektionen Unvertraglichkeit —
fiihren en . Zytott?xmtatstest
(Toxizitét) e Chemische

Charakterisierung
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herauslosbarer
Bestandteile
Irritationstest

Fehler bei
Materialherstellu

ng

Materialprifzeugn
is

Mangelnde | Kontamination mit Hautirritationen Benutzungsfehler Reinigungshinwei
hygienische | Keimen Entziindungen S in der
Sicherheit Bildung von Gebrauchsanweisu
Ekzemen ng
Sicherheitshinweis
in der
Gebrauchsanweisu
ng
Mangelnde Oberflachenpriifun
Oberflachengute g gem. ISO 25178
Mechanisch | Bruch Sturz Konstruktions- Prifung der

es Versagen

funktionsrelevanter
Teile

Verschlechterung
des  jeweiligen
Krankheitsbildes

fehler

Betriebsfestigkeit

Fertigungsfehler

Arbeitsanweisung
beachten

Knochenfraktur
Materialfehler Werkszeugnis

Mechanisch | Schraubenlockerung Entziindung Einbringungs- Sicherheitshinweis
e Krafte Knochenfraktur | fehler auf
(Druck- und Maximalgewicht
Zugkréfte, in
Torsion, Gebrauchsanweisu
Scherkréfte) ng

Einbringung unter

Bildwandler

Fehlbelastung

Anwendungs-
fehler

Sicherheitshinweis
in
Gebrauchsanweisu

ng

Prufverfahren, an welche sich angelehnt werden kann, sind in Kap. 4.3 vorgestellt. Aufgrund
der Analogiebetrachtung konnen Prifungen zu den Basismaterialeigenschaften (z. B.

Entflammbarkeit, Biokompatibilitdt) von Ful3prothesen (bernommen werden.

In den

Prufaufbauten konnen alle Aspekte vernachlassigt werden, die nicht relevant sind, um die
wesentlichen Wechselwirkungsgrofien (im Fall des Mobilisierungsfixateurs z. B. mechanisch
wirkende Kréafte) zu untersuchen. Das subjektive Laufverhalten insbesondere basierend auf
dem Beginn der Abrollung kann nur empirisch untersucht werden, weshalb dort die Priifung
gemal VDI 5703 nicht genutzt werden kann. Zur Untersuchung dieses Aspekts wird deshalb
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ein Humanversuch in vivo bendtigt (siehe Kap. 8.4). Die Prifmodelle sind nach
Produktentstehungsnormen wie der VDI 2221 zu entwickeln. Die Modellbildung darf mittels
(numerischer) Simulationen geschehen, insofern keine Wissenslicken hinsichtlich der
Auspragung relevanter EinflussgroRen vorherrschen. Dies ist im vorliegenden Fall nicht
gegeben (siehe Kap. 6.2), weshalb diese Methoden nur dazu genutzt werden, die praktischen
Versuche zielgerichteter auszufuhren.

Die mechanischen Prifungen dienen nach der Risikobetrachtung dazu, Sicherheiten der
Hilfsmittelkomponenten zu zeigen und die Systemeinsatzgrenzen zu definieren. Diese hdngen
von den Patienteneigenschaften (siehe Tabelle 2-2 in Kap. 2.3) ab. Zur Darstellung des
sicheren Einsatzbereiches ist Bild 8-3 erarbeitet, wobei die Knochentragfahigkeit eine
Funktion aus Knochendichte, Geometrie und Steifigkeit ist, wahrend die Bodenreaktionskraft
sich aus Korpergewicht, Laufverhalten und GroR3e der Patienten ergibt.

F 3
Knochen-

tragfahigkeit

Sicherer Einsatz

Unsicherer
Einsatz

" Bodenreaktionskraft

Belastungsgrenze der
Hilfsmittelkomponenten

Bild 8-3: Definition der Systemeinsatzgrenzen

Die Robustheit des Prifverfahrens kann durch die Variation von Prufgeschwindigkeiten,
Kraften sowie Umgebungsbedingungen (Temperatur, Luftfeuchtigkeit) belegt werden. Die
Grenzen fur diese Variationen ergeben sich aus dem Anwendungsfeld analog zu den
Vorgaben von FuBRprothesen.

8.2 Knochen-Schrauben Verbund

Zur Prufung der Tragféhigkeit in der Kontaktstelle von Knochen und Schraube miissen diese
Verbindungen radial belastet werden. Die Vergleichbarkeit bei Versuchen mit verschiedenen
Tierknochen ist in Kap. 6.4.1 bereits dargelegt. Bestehende Versuche und Versuchsaufbauten
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kénnen aufgrund der parallelen Belastung durch die Fraktur (siehe Bild 2-14) nicht als
Referenz verwendet werden.

8.2.1 Ubersicht verwendeter Versuchsaufbauten

Die verwendeten Versuchsaufbauten sind in Tabelle 8-2 aufgefuhrt.

Tabelle 8-2: Versuchsaufbauten fiir Knochen-Schraubenverbund

Einfassung der | Knochen Einfassung des | Prufmaschine | Aktor Feste
Schrauben Knochens Position Einspannung
Hoffmann 3- | Schaf Kalt SEW Oben Knochenseitig
Fixateur polymerisierendes | (elektrisch)
Human Bettungsmlttel Dynamess Oben/Seite Knochenseitig
(Technovit 4006) .
(pneumatisch)
Zirkul&rer Halter | Kunstknochen Keine Instron Unten Fixateurseitig
Zirkularer Halter (3B Scientific) (Lasteinleitung (hydraulisch)
. auf
mit  Anpassung Knochenst f
der SN- nochenstumpf)
Aufnahme

Der zirkuldre Halter (siehe Bild 6-21, Kap. 6.3) steigert die Steifigkeit der Schrauben
Anbindung sowie die Flexibilitdt der Positionierung und Befestigung der Schrauben
gegeniiber dem Fixateursystem. Die Schrauben sind 360° um die Knochenachse drehbar, die
Abstande zwischen den Schrauben (h, d, g*) kdnnen einzeln eingestellt werden, ebenso wie
die Ausspannung (b, f¥") und die Winkel der Schrauben. Durch die Spannhiilsen ist es méglich
Schrauben mit 3 mm bis 6,5 mm Durchmesser aufzunehmen. Es kdnnen beliebig viele SN
und SS einzeln oder in Kombination eingebracht werden. Das Eigengewicht des Halters
beeinflusst die Prifung nicht, da die Festeinspannung auf Fixateurseite liegt. Die Festlagerung
auf einer Seite und die Lasteinleitung in Form einer einzelnen Kraft (keine Momente) sorgt
dafiir, dass es keine Vorspannungen des Prufaufbaus durch die Priifmaschine im unbelasteten
Zustand gibt.

Aufgrund der Verbindung aller eingebrachten Schrauben und des umgebenden Rahmens ist
die praktische Nutzbarkeit der Prufvorrichtung wéhrend der Durchfiihrung von
Versuchsreihen erschwert. Dies betrifft die exakte Einstellung der Abstande, ebenso wie die
generelle Montage. Beim Einbringen von SN und SS ist erschwerend, dass alle Schrauben
initial miteinander verbunden werden, aufgrund der Ringstruktur eine Einbringung in den
Knochen vor Montage der Vorrichtung jedoch nicht mdglich ist. Eine zusétzliche Klemme
mit diskreten Abstanden fiir die SS hat den Versuchsaufbau zulasten der Flexibilitt
vereinfacht.

37 Bezogen auf Bild 6-2 in Kap. 6.1.1.
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8.2.2 Grlinde flr Ergebnisunsicherheiten

Die durchgeflihrten Versuche weisen Streuungen in den Ergebnissen auf. Deren Ursachen
lassen sich in die in den folgenden Absatzen beschriebenen drei Kategorien unterteilen:

Die Variationen in den initialen Eigenschaften der Knochen sind in Kap. 2.3.1 dargelegt.
Aufgrund der Schwankungen, welche vrstl. auch fur Schafsknochen gelten, auch wenn diese
bisher nicht im gleichen Umfang untersucht wurden, ist die Reproduzierbarkeit bei
biologischen Knochen gering. Durch die gleichbleibenden Eigenschaften der Kunstknochen
ist die Reproduzierbarkeit hier im Vergleich groRer und es kann sichergestellt werden, dass
auftretende Schwankungen bei der Qualifizierung des Prufverfahrens auf Einflussursachen
der anderen beiden Kategorien beruhen. Die Veranderung der Eigenschaften des biologischen
Knochens wahrend des Versuchs (z. B. durch Trocknung) sind ebenfalls Ursachen fir
Ergebnisschwankungen, allerdings wird dieser Effekt durch die Verwendung von
Schutzfolien abgemildert und als sehr gering eingeschatzt. Kunstknochen sind fur die
Durchfihrung von Implantatpriifungen zertifiziert. Bisher gab es noch keinen Grund flr
Prifungen mit so hohen radialen Kraften an Fixateurschrauben. Es ist daher zu prifen, ob die
Versagensmechanismen, die bei dieser Form der Belastung beim natirlichen Knochen
auftreten, hinreichend genau abgebildet werden. Dies betrifft auch das Ausbrechen von Teilen
des Kunstknochen und den kreuzférmigen Anriss bei der Austrittstelle der SS, der wéhrend
der Versuchsdurchfuhrung aufgetreten ist (siehe Bild 8-4).

Bild 8-4: Abgesplitterte ruckseitige Kortikalis sowie Risse um die Austrittstellen der SS

Die Einbringung der Schrauben unterliegt im aktuellen Prozess trotz der NC gesteuerten
Positionsmarkierungen (Kap. 6.3.1) Schwankungen hinsichtlich der Positionierung und
Ausrichtung. Dies fuhrt zu Vorspannungen in den Schrauben, wenn diese durch die Halterung
in eine exakte, relative Position gefuihrt werden.



Verbesserung der Prifverfahren 132

Die Prufvorrichtung hat sich bei den initialen Belastungen zum Teil gesetzt, sodass die
ersten Durchldufe leicht verzerrt waren. Bei der Auswertung wurden diese Schritte nicht mit
einbezogen, es besteht jedoch die Gefahr, die Setzung nicht als solche zu erkennen. Bei der
Einbettung der Knochen muss eine exakte Ausrichtung sichergestellt werden. Bei den
biologischen Knochen ergibt sich die Schwierigkeit, dass die Mitte des Knochens (z. B. als
geometrischer Schwerpunkt des Querschnitts) nur mit viel Aufwand exakt bestimmt werden
kann. Bei den Versuchen, in denen das belastete Knochenende frei liegt, flhren leichte
Schiefstellungen am Knochenende (Schnittkante nicht orthogonal zur Belastungs- und
Knochenachse) zu ungewollten Biegemomenten.

8.2.3 Verbesserungen des Prifverfahrens

An den Kategorien der Ursachen fur schwankende Ergebnisse orientieren sich auch die
Verbesserungen fiir das Prufverfahren.

Die Verwendung von Kunstknochen ist anzustreben. Bei Priifungen an Humanknochen sind
mittels eines CT-Scans die Dichte und die Geometrie des Knochens zu erfassen. Die
Schraublécher sind mithilfe einer geeigneten NC-Maschine vorzubohren oder (ber
Bohrschablonen einzubringen, um die Genauigkeit zu erhéhen.

Ein Demonstrator einer verbesserten Prifvorrichtung [Gre24] ist in Bild 8-5 dargestellt. Der
Aufbau ermdglicht einen schnelleren Wechsel der Priflinge, bei zeitgleich groRerer
Steifigkeit. In Kombination mit einer festen Einspannung des Knochens kann durch eine
auBermittige Krafteinleitung die Ubertragung von Biegemomenten untersucht werden.
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Aktor

Verstell Einrichtung

Kunstknochen

Bild 8-5: Verbesserte Prifvorrichtung zum Prifen des Knochen-Schraubenverbunds. Oben:
Verstellung zur auBermittigen Krafteinleitung
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Die verbesserte Prufvorrichtung lasst eine Prifung bei deutlich verbesserter Usability und
gleichzeitiger deutlicher Erh6hung der Steifigkeit zu. Durch die Linearverschiebeeinrichtung
auf der Oberseite ist es moglich Krafte aulermittig einzuleiten, um auftretende Momente zu
prufen. Die in Bild 6-2 dargestellten EinflussgroRen lassen sich flexibel einstellen. Dieses
System l&sst sich zudem durch auf den Schrauben anzubringende Dehnungsmessstreifen
erganzen.

Die Versuche mit der pneumatischen Prifmaschine sind in der Belastungsfrequenz aufgrund
des zur Verfiigung stehenden Luftvolumenstroms begrenzt. Fir zukinftige Versuche ist somit
eine pneumatische Prifmaschine mit mehr Volumenstrom oder eine elektrische bzw.
hydraulische Maschine zu nutzen.

8.3 Fuldstick

Die in Kap. 7.3 vorgestellten FuBstiicke mussen mit der Bodenreaktionskraft geprift werden.
Prufverfahren fir Fulprothesen konnen fir die Gestaltung des Versuchs als Basis genutzt
werden. Durch die zwei Anbindungspunkte (SN und SS) mit verschiedenen zu erzielenden
Lastniveaus erhoht sich jedoch die Komplexitét in der Versuchsdurchfiihrung.

8.3.1 Ubersicht verwendeter Versuchsaufbauten

Far die Prifung wird das FuBstiick an einem Kunstknochen montiert (siehe Bild 8-6). Dieser
ist mit dem proximalen Ende an der Aktorik einer elektrischen SEW-Kraft-Weg-
Prifmaschine befestigt. Das Fulstiick wird gegen eine Platte gedrickt, welche sich in ihrem
Winkel von -20° bis 20° verstellen l&sst, um alle Teile des Gangzyklus geméaR 1SO
10328:2016, S.50 zu prifen (Bild 8-6).

Die Fulstiicke werden zyklisch mit ca. 1 Hz belastet. Da je Entwurf nur ein einzelner
Demonstrator vorhanden ist, werden steigende Lastniveaus angefahren und je Lastniveau die
-20°, 0° und 20° Stellung der Platte getestet.
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Aktor

Einbettung

FuBstlick V1

Verstellbare
Platte

Bild 8-6: Prufvorrichtung fir FixateurfuRstiick

8.3.2 Grunde fir Ergebnisunsicherheiten

Bei angestellter Platte gleitet das FuBstiick auf der Platte, was auf Basis der Norm fir
FuBprothesen auch vorgesehen ist. Die Ausfiihrung Gber eine glatte Platte ohne dedizierte
Lagerung reduziert jedoch aufgrund des Stick-Slip-Effekts (spontaner Wechsel zwischen
Haft- und Gleitreibung) die Ergebnisgenauigkeit, da die Regelung der Priifmaschine bei
diesem schrittweisen Nachgeben nicht akkurat arbeitet.

Die Ursachen fiir die Ergebnisunsicherheiten bei der Einbringung der Schrauben aus Kap.
8.3.2 gelten flr den vorgestellten Aufbau analog. In Folge dieser Unsicherheiten wird der
Aufbau gemal den Vorgaben im folgenden Kapitel verbessert.

8.3.3 Verbesserung der Versuchsaufbauten

Eine Prifung des FuBstiickes unabhéngig vom Knochen reduziert die EinflussgréfRen. Zudem
wird es moglich, durch die separate Untersuchung der zwei Kraftaufnahmepunkte fiir die
Anbindung von SN und SS die Federsteifigkeiten einfach und exakt auszuwerten. Die
Integration einer Antirutschbeschichtung oder eine Abstiitzung des FuBstiickes vermeidet den
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Stick-Slip-Effekt sowie ungewinschte Querkrafte, welche beim Laufen auf glattem Boden
auftreten wirden, wofur das Fulistiick generell nicht optimal geeignet ist.

Wird der Aufbau im Verbund durchgefiihrt, empfiehlt es sich wie in Kap. 8.2.3 die
Schraubeneinbringung mithilfe einer Schablone oder einer NC-Frase vorzubereiten bzw.
durchzufihren.

8.4 Invivo Mobilisierungsversuch

Bei einem Versuch in vivo wird ein Test an einer lebenden Person durchgefiihrt. Bei dem hier
durchgefuhrten Mobilisierungsversuch wird das Laufverhalten bzw. das subjektive
Laufgefiihl mit Fokus auf der Abrollung und Federung untersucht. Ebenso kann der Prozess
der FuBstiickanpassung und -Montage praktisch erprobt werden.

8.4.1 Ausgangslage fur Mobilisierungsversuch

Der Patient (62 Jahre, 71kg) wurde vor 2 Jahren einer Chopart-Amputation aufgrund eines
fortgeschrittenen DFS unterzogen. Der Amputationsstumpf war am Vorfu3 sowie an der Ferse
offen und infiziert (Bild 8-7 1). Zur Fortbewegung nutzte der Patient einen Rollstuhl. Die
Wunde wurde nach der Behandlung der Infektion (Débridement, Spilungen,
Antibiotikumvlies) durch eine Lappenplastik verschlossen (Bild 8-7 2). AnschlieRend wurde
zur Vermeidung erneuter unzuldssiger Belastung ein externer Fixateur eingebracht und der
Stumpf verbunden (Bild 8-7 3).

Bei dem Fixateur ist der SN um etwa 15° zur Transversalebene gekippt. Der Patient wird nach
Einbringung des Fixateurs gerontgt, um den korrekten Sitz der Schrauben (insbesondere die
bikortikale Einbringung der SS) zu prifen. Um die vom Patienten sowieso vollzogene
Mobilisierung mit dem nicht ausgeheilten Amputationsstumpf zu verbessern, wird das
FuBstiick an das bestehende Fixationssystem angepasst.

8.4.2 Durchfiihrung des Versuchs

Initial wird ein Dummy des Fulistiickes mit konventionellem FDM-Druck gefertigt und eine
Montage am Fixateur des Patienten durchgefihrt (Bild 8-7 4). Hierzu wird der Teil des
Fixateurs entfernt, der den Amputationsstumpf zum Schutz distal Giberragt. Da die Schrauben
des Fixateurs nicht verandert werden, kann dieser Prozess fiir den Patienten schmerzfrei
durchgefuhrt werden.

Ausgehend von der Anprobe wird die Geometrie des FulRstiickes geringfuigig in der Breite und
der Hohe angepasst. Da der Patient den tberwiegenden Teil des Tages im Bett liegend
verbringt, wird das Ful3stiick um eine Auflage erganzt, welche es ermdglicht den Beinstumpf
auf der dorsalen Seite abzulegen, ohne dass dieser die Matratze berlhrt. Dies ist fir die
Ausheilung bei weiteren Iterationen entsprechend vorzusehen. Anschliefend wird das
Ful3stiick im CFK-FDM Verfahren gefertigt. Die Montage des eigentlichen Fulstiickes erfolgt
analog zur Anprobe des Dummys. Anschliefend wird der Patient an einem Gehwagen
aufgerichtet, um die Beinladngendifferenz zu ermitteln (Bild 8-7 5). In einem iterativen Prozess
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wird diese durch Nachjustieren der Anbindungen des FuBstiickes ausgeglichen. Der Patient
lauft anschlieBend unter Aufsicht am Gehwagen (Bild 8-7 6).

Bild 8-7: In vivo Mobilisierungsversuch
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8.4.3 Ergebnisse

Der Arbeitsprozess zur Anpassung und Montage des FuBstiickes stellt sich als einfach dar.
Im Versuch musste die Breite des FuRstiickes vergrolRert werden. Dies ist durch Verlangerung
der Verbindungsstreben umgesetzt. Der Hohenausgleich kann mit dem vorgestellten Entwurf
direkt am Patienten vorgenommen werden, ebenso kénnen damit die schrdg eingebrachten
Schrauben ausgeglichen werden. Die Montage der SN und SS am Patienten zur Anbindung
des FuBstiicks dauert ca. 15 min. und kann von zwei Personen postoperativ durchgefihrt
werden.

Der Versuch zeigt, dass die Mobilisierung Gber den Fixateur in der Praxis méglich ist und der
Patient mit dem Hilfsmittel laufen kann. Aus Sicht des Patienten ist das Ganggefihl subjektiv
gut. Bei der Analyse des Gangzyklus zeigt sich allerdings, dass der Scheitelpunkt der
Abrollung (vergleiche Bild 4-2) zu weit anterior liegt, weshalb der Fuf? beim Gehen nach
oben gehebelt wird (Abstand h, in Bild 8-8 steigt gegentiber der 90° Stellung an). Dies flihrt
zu einem unphysiologischen Gangbild. Deshalb muss entweder der vordere Bogen des
FuBstickes etwa 2 cm kirzer ausgefiihrt werden (siehe Bild 8-8 tirkise Linie) oder die
Biegesteifigkeit dieses Bogens reduziert werden (blaue Linie), sodass beim Abrollen die
FuBspitze néher an den Boden kommt (h,).

[l Initialer Aufbau
Reduzierte Biegesteifigkeit
GekUrztes FulRstlick

>
(S

Bild 8-8: Veranderung des Fuf3stickbogens zur Verbesserung der Abrollung.

Aufgrund der kognitiven Einschrénkung des Patienten war es nicht moglich, dass dieser tber
langere Zeit zur Erprobung mit Teilbelastung lduft. Dies war in Kombination mit der
unphysiologischen Abrollung der Grund fiir eine vorzeitige Beendigung der Erprobung nach
einem Tag. Der Patient lief jedoch auch nach Demontage des Fuf3stlickes bis zur Ausheilung
des Stumpfes fir ca. 4 Wochen auf den eingebrachten Fixateur-Elementen, die zur
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Befestigung des Ful3stlicks und zum Schutz des FulRstumpfes angebracht waren, weshalb diese
mit einem Kunststoffelement ausgestattet wurden, um die Rutschgefahr zu minimieren. Dies
zeigt, dass auch ohne besondere federnde Eigenschaften die volle Krafteinleitung tiber SN
und SS in die Tibia fir diese Zeit mdglich ist. Jedoch ist der Patient nur Strecken von weniger
als 50 m innerhalb des Krankenhauses gelaufen.

8.4.4 Verbesserung der Versuchsdurchfiihrung

Bei praktischen Versuchen sollte, sofern mdglich, statt des Rontgen ein Dichte-CT-Scan
durchgefiihrt werden, um die Knocheneigenschaften zu quantifizieren und die
Vergleichbarkeit der Untersuchungen zu erleichtern. Weiterhin sollte eine Bohrschablone fir
die Fixateurschrauben verwendet werden, um die Schrauben méglichst gleichmé&Big und
gerade einzubringen.

Weiterhin ist es empfehlenswert, die Versuche primér mit Patienten durchzufiihren, welche
sich unabhdangig von neuropathischen Erscheinungen gewissenhaft an VVorgaben halten, z. B.,
um eine langere Teilbelastung unter Beobachtung zu ermdglichen. Fir Patienten, bei denen
dies nicht der Fall ist, welche auch primare Zielgruppe fur das Hilfsmittel sind, ware alternativ
denkbar, das Fuflstick mit Messsystemen auszustatten, welche z.B. bei drohender
Uberlastung akustisch warnen. Damit ist auch eine Untersuchung der Langzeiteinwirkungen
der Fixateurmobilisierung maglich.
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9. ZUSAMMENFASSUNG UND AUSBLICK

Auf dem Weg zur Einflihrung eines Mobilisierungsfixateurs ist diese Arbeit ein erster Schritt,
in dem die Grundlagen zusammengetragen und die weiteren Forschungsbedarfe konkretisiert
sind.

In der Struktur des Kapitels sind im ersten Abschnitt die erzielten Ergebnisse
zusammengefasst (9.1) und der zweite Abschnitt gibt eine Ubersicht auf die aus dieser Arbeit
resultierenden weiteren Forschungsbedarfe (9.2). Den Abschluss der Arbeit bildet ein
Ausblick auf die Etablierung des erarbeiteten Konzeptes als kommerzielles Hilfsmittel
(9.3).

9.1 Zusammenfassung der Ergebnisse

Die Ergebnisse dieser Arbeit ergeben sich aus den Untersuchungen zu den beiden
aufgestellten Forschungshypothesen (siehe Kap. 3) sowie den Erkenntnissen, welche wahrend
der Untersuchung selbst gesammelt wurden, und lassen sich in drei Kategorien unterteilen:

1. Erkenntnisse zur Tragfahigkeit des externen Hoffmannfixateurs in der Tibia, basierend
auf der ersten Hypothese dieser Arbeit, dass die Bodenreaktionskraft beim Gehen
vollstéandig tber diesen Fixateur in die Tibia eingekoppelt werden kann.

2. Erkenntnisse zum Aufbau eines Hilfsmittels, welches basierend auf der zweiten
Hypothese dieser Arbeit automatisiert aus Carbon herstellbar ist.

3. Erkenntnisse zur Durchfuihrung von Untersuchungen zur Priifung der Belastbarkeit der
externen Fixation.

Die Zusammenfassung ist entlang dieser Kategorien in drei Teilkapitel gegliedert.

9.1.1 Einsatzgrenzen des Mobilisierungsfixateurs

Die erste Hypothese dieser Arbeit, dass die Bodenreaktionskraft beim Gehen vollstandig Gber
einen externen Fixateur in die Tibia eingekoppelt werden kann (siehe Kap. 3) kann
grundsatzlich bestatigt werden. Fur eine zuverldssige Quantifizierung der in Bild 8-3
dargestellten Systemeinsatzgrenzen ist diese Arbeit ein erster Schritt, bei dem einzelne
Kombinationen abgepruft werden konnten. Die in dieser Arbeit quantifizierten
Einsatzgrenzen sind in Tabelle 9-1 aufgefiihrt.
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Tabelle 9-1: Quantifizierung der Belastbarkeiten einzelner Bauteile

Maximale

Bodenreaktionskraft

[N]

Betroffene
Struktur

Versagensursache

Einschatzung fur die
maximale

Bodenreaktionskraft

Kapitel

2966,9

Tibia

Biegemoment

Tendenziell etwas
hoher, wg.
konservativer
Einschatzung der
Zugfestigkeit.
Kleinere Reduktion
maoglich, durch
Optimierung von

Lange L.

7.24

2200

Fixateurklemme

Rutschen

Grenze flr Rutschen
zweier Klemmen,
Erhéhung durch
zusétzliche

Abstlitzung maoglich.

6.4.3

1300-2000

Tibia

Knicklast

Durch Entlastung
nach Entfernen des
Fixateurs zu

vermeiden.

6.2.4

2000

Tibia an SS

Spannung an
Einschraubstellen

Durch Kombination
mit SN und
Optimierung der
Abstande zu steigern.

6.2.2

1500

CFK-FDM
FuBstiick

Biegespannungen

Durch
Designoptimierung

zu steigern.

7.2.3/7.3

Diese Grenzen sind noch sehr grob und beinhalten noch nicht die positiven Effekte, welche
durch eine Veranderung der Schraubengeometrie (siehe Kap. 7.1.3) ermoglicht werden. Auf
Basis dieser Erkenntnisse lasst sich somit nur die Nutzung bei Patienten mit einem
Korpergewicht von weniger als 60 kg argumentieren, was einen wesentlichen Bestandteil der
Zielgruppe ausklammert, weshalb weitere Forschung notwendig ist.

Die praktischen Untersuchungen und die vielfache Vollbelastung von externen
Fixationsaufbauten von Patienten mit Incompliance, welche in dieser Arbeit aufgezeigt
wurden, zeigen jedoch, dass fir konventionelle Belastungsfalle (Gang in der Ebene) die
Belastung auch fir Patienten mit htherem Gewicht moglich ist.
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9.1.2 Erkenntnisse auf Basis des entwickelten Hilfsmittels

Die zweite Hypothese kann durch den Bau und die praktische Erprobung des Hilfsmittels
bestatigt werden. CFK-FDM ist als Fertigungsverfahren fir ein FuBstiuck fur die externe
Fixation geeignet, sowohl hinsichtlich der mechanischen Tragfahigkeit und Festigkeit als
auch basierend auf den Anforderungen zum Gewicht und der zyklischen Lebensdauer. Eine
simulative Vorauslegung ist zum aktuellen Stand noch nicht mit hinreichender Genauigkeit
durchfiihrbar, weshalb es notwendig ist, eingesetzte Federelemente praktisch zu erproben. Zur
Optimierung der Steifigkeiten ist es notwendig, das Bauteil aus mehreren Einzelteilen zu
designen, da ansonsten durch die verfahrensinhérente Faserausrichtung keine hinreichenden
Steifigkeiten erreicht werden koénnen. Eine Oberflachennachbearbeitung der Bauteile ist
notwendig, um den Anforderungen hinsichtlich der Sterilisierbarkeit des Bauteils gerecht zu
werden.

9.1.3 Ergebnisse auf Basis der Versuchsdurchfiihrung

Die Ubertragbarkeit von Ergebnissen aus Versuchen in vitro auf Versuche in vivo ist sowohl
im Rahmen dieser Arbeit als auch generell flr diese Belastungsart bisher nicht
wissenschaftlich  untersucht, sodass der Transfer Unsicherheiten aufgrund der
Anpassungsreaktionen des Korpers unterliegt. Dies gilt insbesondere fiir Aussagen zur
Dauerfestigkeit bei hohen Lastspielzahlen, bei denen sich der lebende Korper wahrend
langerer unbelasteter Phasen rund um die Einschraubpunkte regenerieren kann. Daher ist es
umso wesentlicher, Patienten, welche ihre Fixationssysteme in der Tibia entgegen arztlicher
Anweisung voll belasten, zu untersuchen. Bei der Verwendung von Tier- oder Humanknochen
ist die Durchfilhrung einer Dichte-CT Messung fiir die Ubertragbarkeit der Ergebnisse
essenziell. Die Reduktion von Vorspannungen in unbelasteten Fixationsaufbauten ist sowohl
fiir die Versuchsdurchfiihrung als auch fur die praktische Anwendung ein wesentliches Ziel,
da dies die Tragféahigkeit deutlich steigern kann.

9.2 Weitere Forschungsbedarfe

Basierend auf den beiden Forschungshypothesen ist eine weiterfihrende Forschung mit zwei
verschiedenen Fokussetzungen notwendig:

Der erste Fokus ist die Quantifizierung der Tragfahigkeit der Schrauben im
Humanknochen. Diese Forschung kann in drei Aspekte unterteilt werden:

1. Die Durchfihrung einer Versuchsreine mit einer gréeren Anzahl von
Humanknochen. Da die Verfugbarkeit von Préparaten von Korperspendern meist
begrenzt ist, mussen die untersuchten Einflussparameter eingeschrénkt werden. Die
Knochendichte und Geometrie variieren von Natur aus, daher sollten fiir die Versuche
das Lastniveau sowie der Aufbau (Anzahl, Durchmesser, Anordnung der Schrauben)
konstant gehalten werden und SS und SN getrennt geprift werden. Auswertungsgroiie
sind die Lastwechsel bis zum Versagen. Als Versagenskriterium eignet sich ein Abfall
der Federsteifigkeit, welcher auf eine Lockerung der Schrauben hinweist. In
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Kombination mit einer Dichte-CT Untersuchung wird es méglich, die Ergebnisse in
Relation zur Knochendichte und Geometrie zu setzen. Durch die Simulation des
Aufbaus kann dem Aufbau ein Spannungsniveau im Knochen zugeordnet werden.
Mehrere Versuchsreihen mit variiertem Lastniveau lassen es zu, die Lebensdauern
uber Knochenspannung und -dichte abzuschédtzen. Zur Maximierung des
Erkenntnisgewinns je Knochen bietet es sich an, mehrere Versuche mit demselben
Knochen durchzuftihren, wobei die Schrauben von distal kommend nacheinander
eingebracht und getestet werden. Ist der Durchmesserunterschied grof? genug, kénnen
auch Schrauben Uberbohrt werden. Der Versuchsaufbau ist an die in Kap. 8.2
beschriebene Vorrichtung anzulehnen.

2. Die Durchfiihrung weiterer Versuchsreihen mit Kunstknochen, um die praktische
Wirkung von angepassten Schrauben (wie z. B. in Kap 7.1.3) zu erproben.

3. Die Untersuchung von Patienten, welche aufgrund von Incompliance eine
Vollbelastung Uber eine externe Fixation in der Tibia durchfuhren und beispielsweise
mit den Fixateurbriickenstaben auftreten. Mithilfe von Dehnungsmessstreifen, welche
auf den Schrauben montiert werden, lassen sich an diesen praktischen Fallbeispielen
Erkenntnisse hinsichtlich der tatsachlichen Lastverteilung gewinnen. Fitnesstracker
lassen eine Auswertung der Nutzungsintensitat zu. Durch die Auswertung dieser nicht
vermeidbaren Belastungen kann der Bedarf von Humanversuchen in vivo deutlich
reduziert werden.

Der zweite Fokus in der Forschung liegt auf der Optimierung im Aufbau und der Gestaltung
des Hilfsmittels zur Steigerung der Tragfahigkeit und Fertigbarkeit. Hierbei sind drei Felder
zu betrachten:

1. Die Verbesserung des Aufbaus mittels CFK-FDM durch weitere praktische Versuche
und Dauertestungen.
2. Die alternative Ausgestaltung eines Aufbaus mittels TFP, zum praktischen Vergleich

der Eigenschaften.
3. Die Fertigung und Prufung von angepassten Schrauben gem. Kap. 7.1.3.

9.3 Ausblick

Damit Patienten mit FuRerkrankungen unter Verwendung des externen Fixateurs schneller am
Leben teilhaben konnen, muss neben der hier angestoRenen Quantifizierung der
Lastlbertragung eine Vielzahl an Faktoren gegeben sein. Da nur ein zugelassenes Hilfsmittel,
welches kommerziell erfolgreich, ist fiir Behandelnde und Patienten in der Breite verfugbar
sein wird, muss auch die weitere Forschung darauf ausgerichtet sein, dieses Ziel zu
unterstitzen und fir Marktteilnehmer die Hiirden zu senken, ein solches Medizinprodukt in
die Serienreife zu bringen. Ein konfektioniertes Hilfsmittel kann hierbei ein wichtiger
Zwischenschritt sein. Die kommerzielle Verwertung ist nur dann erfolgreich, wenn das
Hilfsmittel aus verschiedenen Perspektiven einen Nutzen stiften kann (vgl. Bild 9-1). Hierbei
ist insbesondere der 6konomische Wert zu quantifizieren, welchen dieses Hilfsmittel bringen
kann, und durch weitere Forschungen der klinische Wert zu sichern.
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Bild 9-1: Nutzen-Perspektiven eines Medizinproduktes, angelehnt an [EE20]

Die Ausarbeitung, Erprobung und Implementierung einer geeigneten Versorgungskette zur
Bereitstellung des Hilfsmittels (siehe Bild 9-2) von der Operation (1) tiber ein automatisiertes
Erfassen mittels Scans (2), die Erstellung der 3D Daten (3), den Druck (4), die
Nachbearbeitung (5), Qualitatssicherung und Prifung (6), Montage mit mdglichen
Anpassungen (7), medizinische Prifung (8) bis zur Ausheilung (9) bildet die Basis fur die
weitere Anwendung des Hilfsmittels.
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Bild 9-2: Prozesskette flr die praktische Anwendung des Hilfsmittels.
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