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1. Zusammenfassung

Sprunggelenksfrakturen zahlen zu den haufigsten Frakturen des Menschen, wobei
hinsichtlich der dislozierten Formen heute Einigkeit in den Industrienationen beziglich der
Operationswirdigkeit besteht. Hierbei gilt die Drittelrohrplatten-Osteosynthese des
Aullenknoéchels als Standardversorgung.

Metallimplantate im Sprunggelenksbereich miissen nach erfolgter Frakturheilung jedoch oft
entfernt werden, was eine zweite Operation mit allen medizinischen und 6konomischen
Konsequenzen zur Folge hat. Bioresorbierbare Implantate bieten die Vorteile, dass eine
Implantatentfernung entfallt, ,stress protection” weitgehend vermieden wird und
bildgebende Verfahren weniger beeintrachtigt werden. Andererseits kdnnen Serome, sterile
Fisteln, Entziindungen der umgebenden Weichteile und Osteolysen auftreten.

Die vorliegende Arbeit vergleicht die biomechanischen Eigenschaften einer
biodegradierbaren Plattenosteosynthese aus PLLA, PDLLA und TMC mit einer
Titanplatten-Osteosynthese an einer distalen Fibulafraktur.

Die distale Fibulafraktur wurde durch eine Osteotomie an 10 Paaren humaner
Kadaverfibulae simuliert und - in drei Gruppen eingeteilt - mit biodegradierbaren
Osteosynthesen mit gekreuzter (2/8X-Gruppe) bzw. ungekreuzter Schraubenausrichtung
(0/8X-Gruppe) oder per Titan-Drittelrohrplatten-Osteosynthese versorgt.

Unmittelbar nach Implantation erfolgte die erste biomechanische zerstérungsfreie Testreihe,
bestehend aus je 3 Setzzyklen und 5 Messzyklen. An eine Lagerung der Proben (iber
6 Wochen in PBS zur Simulation der in-vivo-Biodegradation schloss sich eine erneute Testung
in gleicher Art und Weise wie am Implantationstag an. Aus den gemessenen Kraft-Weg-
bzw. Momenten-Winkel-Maxima wurden Biege- und Torsionssteifigkeit sowie die
Neutrale Zone ermittelt und mittels Mann-Whitney-Tests und Wilcoxon-Tests verglichen und
auf Signifikanz Gberprift. Als signifikant wurde ein p < 0.05 angenommen.

Die biodegradierbaren Osteosynthesen der Gruppe 2/8X erzielten sowohl in den initialen
Tests als auch im Biegungstest mit 100 N keine signifikant schlechteren Ergebnisse als die
Osteosynthesen mit Drittelrohrplatten aus Titan. Nach 6 Wochen PBS-Tauchbad kam es zum

Steifigkeitsverlust in der 2/8X-Gruppe und diese Proben schnitten sowohl im Torsions- als



auch im Biegungstest schlechter ab als die %-Rohr-Gruppe. Lediglich im Biegungstest mit
100 N war kein signifikanter Unterschied bezliglich der Dislokation feststellbar.

Nach einer Degradationszeit von 6 Wochen wiesen die mit gekreuzten Schrauben
angebrachten Osteosynthesen ein besseres Ergebnis bezlglich der NZ im Biegungstest auf
als dieselben mit nicht gekreuzten Schrauben. Im Biegungstest mit 100 N kam es bei
4 biodegradierbaren Osteosynthesen zum Implantatversagen, wobei alle 4 Proben aus der
0/8X-Gruppe stammten.

Aus biomechanischer Sicht scheint die biodegradierbare Osteosynthese mit der gekreuzten
Schraubentechnik eine viel versprechende Therapieoption darzustellen. Jedoch sollte,
zumindest bis weitere Erfahrungen mit diesem System vorliegen, postoperativ ein

restriktives Nachbehandlungsschema gewahlt werden.



2. Einleitung

2.1. Biodegradierbare Materialien

2.1.1. Geschichte

In der Medizin wurden resorbierbare Werkstoffe erstmalig als Nahtmaterial eingesetzt, so
verwendeten sowohl Susruta in Indien (um 500 v. Chr.) als auch Galen (129 - 199 n. Chr.)
dinne Darmsaiten zur Wundnaht und Unterbindung. Lister ermoglichte Mitte des
19. Jahrhunderts die breitere Anwendung, indem er Schafsddarme mit Karbolsdure
antiseptisch vorbehandelte (Mackenzie 1973). In der Annahme, Elfenbein wiirde im
menschlichen Korper degradieren und durch eigenen Knochen ersetzt, verwendete man
Mitte des 19. Jahrhunderts Stifte und Klammern aus Elfenbein zur Frakturversorgung.

Erst der Ansatz, Polymere von korpereigenen Substanzen als Material zu nutzen, eroffnete
eine neue Ara (Pistner 1999). 1966 schlugen Kulkarni et al. die Polymere der Milchsaure als
Implantatmaterial vor (Kulkarni et al. 1966). So hielten Polylactide als Nahtmaterial unter
dem Handelsnamen Vicryl® 1975 Einzug in jeden Operationssaal, spater kamen Dexon’,
Maxon” und PDS" hinzu. Erste klinische Versuche mit Polylactiden als Osteosynthesematerial
fanden in den Gebieten der Gesichtschirurgie und Unfallchirurgie seit Mitte der 80er Jahre
statt (Pistner 1999). Rehm und Mitarbeiter pradsentierten 1994 das erste offizielle
resorbierbare Implantat der AO, einen 2 mm durchmessenden Stift aus Polylactiden, mit
welchem verschiedene Frakturen versorgt wurden (Rehm et al. 1994).

Derzeit ist die Entwicklung innovativer biodegradierbarer Implantatmaterialien ein
Forschungsthema auf dem Gebiet der Biomaterialien (Song 2007). Aktuelle Untersuchungen
zeigen, dass z.B. resorbierbare Implantate auf Magnesiumbasis eine Alternative zu
konventionellen Werkstoffen darstellen konnen (Song 2007, Witte et al. 2007b, Witte et al.
2007a).

Neue Anwendungsgebiete der Polylactide entstehen moglicherweise durch Kombination mit
Wachstumsfaktoren wie |IGF-1 und TGF-B1, wobei das beladene Polylactid als
Wirkstofftrager fungiert, die Substanzen Uber mehrere Wochen abgibt und somit eine

Osteoinduktion stattfindet (Schmidmaier et al. 2000).



2.1.2. Biodegradierbare Polymere

Zur Herstellung von Naht-und Osteosynthesematerialien stehen verschiedene
biodegradierbare Polymere zur Verfligung, vor allem ist die Gruppe der Polyester zur
Verwendung am Menschen geeignet. Diese sind entweder aus einem Monomer
(Homopolymer) oder mehreren unterschiedlichen Monomeren (Copolymer) zu
verschiedenen Anteilen zusammengesetzt. Eingesetzt werden vor allem die Monomere der
Milchsdure, aber auch der Glycolsdure und Trimethylencarbonat.

Die Milchsaure, chemisch bezeichnet als 2-Hydroxypropionsaure, ist ein chirales Molekiil.
Das heiflt, es existieren zwei optisch aktive Stereoisomere: die rechtssdrehende L-Form
(L(+)-Milchsaure) und die linksdrehende D-Form (D(-)-Milchsdure). Da im Molekiil sowohl
eine Hydroxygruppe (-OH) als auch eine Carboxylgruppe (-COOH) enthalten sind, kénnen
zwei Molekiile unter Abspaltung von Wasser ein Ester bilden. Lactid ist der zyklische Diester,
aus diesem kann durch eine ringdéffnende Polymerisation Poly(L-Lactid) (PLLA) synthetisiert
werden (Dittrich und Schulz 1971). Auch das Copolymer Poly(D,L-Lactid) (PDLLA) wird auf
diese Weise hergestellt.

Die Glycolsaure ahnelt der Milchsdure chemisch, anstelle der Methylgruppe befindet sich ein
einzelnes Wasserstoffatom. Das Polymer Polyglycolid (PGA) entsteht aus dem Dimer
Glycolid, welches durch Veresterung zweier Glycolsdure-Molekiile synthetisch hergestellt
wird.

Durch Kombination der verschiedenen Komponenten zu Homo- oder Copolymeren kdnnen
Materialeigenschaften wie Festigkeit, Stabilitdt, Formbarkeit und Degradationsverhalten
aktiv beeinflusst werden. Auf diese Weise kann der Steifigkeitsabfall und der Volumenabbau
wahrend der Implantationszeit optimiert werden (Claes und Ignatius 2002).

Die Mikrostruktur dieser Polymere kann amorph (Polymerketten sind zufallig angeordnet),
kristallin (Polymerketten sind parallel angeordnet) oder semi-kristallin (sowohl Regionen
paralleler als auch zufélliger Anordnung) beschaffen sein. Homopolymere tendieren eher zur
kristallinen Struktur, Copolymere neigen eher zur amorphen Anordnung ihrer Ketten
(Pietrzak et al. 1997a). PGA und PLLA sind semikristalline Polymere, PDLLA hingegen ist
amorph (Wu et al. 2003).

Auch durch Zusatzstoffe, wie beispielsweise Trimethylencarbonat (TMC), erhdlt man eine

bessere Formbarkeit, Flexibilitat und Belastbarkeit der Werkstoffe.



In der vorliegenden Arbeit verwendeten wir Implantate aus einem amorphen Copolymer

(PLLA und PDLLA) und TMC.

2.1.3. Biodegradation

Der Abbau der Polymere zu den Ausgangsstoffen findet im wassrigen Milieu unter
Wassereinlagerung (Hydrolyse) statt. Anfangs werden durch Wasseraufnahme tertidare und
sekundare Bindungen, bedingt durch Van-der-Waals-Krafte und
Wasserstoffbrickenbindungen, gelost. Dann erfolgt durch Spaltung von kovalenten
Bindungen die Teilung der Polymerkette in Oligomere und Monomere. Hierbei verliert das
Material an Festigkeit und Form, im zeitlichen Verlauf kommt es beim Abbau in die
Ausgangsmonomere zum Masseverlust (Kronenthal 1975). Die Abbauprodukte Milchsdure
und Glycolsdure werden Uber die korpereigenen Stoffwechselwege des Citratzyklus und der
Atmungskette zu Kohlendioxid und Wasser abgebaut und schlieflich riickstandslos
ausgeschieden (Hofmann et al. 1994).

Die Geschwindigkeit der Degradation ist abhdngig von Implantateigenschaften wie
Geometrie, Oberflaichenbeschaffenheit, Zusammensetzung, Molekulargewicht, Kristallinitat
und Hydrophilie des Polymers (Claes und Ignatius 2002). Der Abbau kristalliner Polymere
nimmt mehr Zeit in Anspruch als der amorpher Polymere (Pietrzak et al. 1997a). PGA
degradiert trotz der kristallinen Regionen aufgrund seiner Hydrophilie sehr schnell. Es
verliert seine Festigkeit innerhalb des ersten Monats fast vollstdandig, der Masseverlust
findet in 6 - 12 Monaten statt (Andriano et al. 1994). Das semikristalline, hydrophobe PLLA
besitzt eine sehr viel langsamere Abbaugeschwindigkeit (Andriano et al. 1994), so konnten
nach mehr als 5 Jahren noch immer Partikel dieses Polymers gefunden werden (Bergsma et
al. 1995). Das hydrophobe PDLLA wird durch seine amorphe Mikrostruktur schneller
abgebaut als PLLA. Die Degradationszeit liegt bei 12 - 16 Monaten (Pietrzak et al. 1997a).
Umgebungsbedingungen wie Temperatur, Wasserverfligbarkeit und pH-Wert des Gewebes
nehmen ebenfalls Einfluss auf das Degradationsverhalten (Pistner 1999). Auch hydrolytische
Enzyme mit Esteraseaktivitdt sowie lysosomale Enzyme aktiver Entziindungszellen wirken
auf den Abbauvorgang von PLLA ein (Williams 1987). Nanopartikel (300 nm - 450 nm @) aus

PDLLA kénnen von menschlichen Leukozyten phagozytiert werden (Leroux et al. 1994). Der



Implantationsort hat ebenso Auswirkung auf den Abbau, so degradieren subkutan
eingebrachte PDLLA-Platten schneller als subperiostal implantierte (Tschakaloff et al. 1994).
Keinen Einfluss auf das Degradationsverhalten scheinen ionisierende Strahlung in niedriger
Dosis sowie die Besiedelung mit Erregern zu nehmen. Hofmann setzte Polymere
(98 % PGA, 2 % PLA) in vitro verschiedenen Formen ionisierender Strahlung bis 60 Gy aus. Es
fand sich weder eine Beschleunigung noch Verzégerung der Degradation (Hofmann et al.
1996). In vitro hatte die Anwesenheit von Erregern wie Escherichia coli, Candida albicans und
Staphylococcus epidermidis im Vergleich zum sterilen Kontrollmedium keine Auswirkung auf
den Abbau von PLA (Hofmann et al. 1990).

Der zeitliche Ablauf der Degradation lasst sich aufgrund der zahlreichen Einflussfaktoren
nicht exakt voraussagen. Die mechanische Festigkeit biodegradierbarer
Osteosyntheseimplantate sollte im Idealfall dosiert abnehmen wahrend die Fraktur ausheilt
und der kndcherne Durchbau stattfindet (Hofmann et al. 1994). Durch Kombination von PGA
und PLA in unterschiedlichen Verhaltnissen kann das Degradationsverhalten und damit der
Steifigkeitsabfall und der Volumenabbau in situ beeinflusst werden. Abbauzeiten von
wenigen Wochen bis zu mehreren Jahren sind méglich (Claes und Ignatius 2002).

Als Polymer fir biodegradierbare Osteosyntheseimplantate, welche an lastragenden
Skelettabschnitten zum Einsatz kommen, eignet sich PLA mit seinem zeitlich

charakteristischen Abbauverhalten am ehesten (Hofmann et al. 1994).

2.1.4. Anwendungsbereiche in der Unfallchirurgie

Im Laufe der Jahre konnten mechanische Eigenschaften und die Gewebevertraglichkeit
biodegradierbarer Implantate verbessert werden, in Folge dessen ihre Verwendung in der
Unfallchirurgie zugenommen hat. Nachteile in Bezug auf Festigkeit und Kraftrelaxation gibt
es jedoch noch immer, sodass der Einsatz vorwiegend in eher niedrig belasteten Bereichen
stattfindet (Claes und Ignatius 2002).

Seit Mitte der 80er Jahre verwendet man biodegradierbare Stifte und Schrauben aus PGA
zur Versorgung von Sprunggelenksfrakturen (Rokkanen et al. 1985, Bostman et al. 1987,
Hirvensalo 1989, Frokjaer und Moller 1992). 1987 wurden erstmals Frakturen des oberen
Sprunggelenks (OSG) mit Platten und Schrauben aus PLLA versorgt (Eitenmiiller et al. 1988).

2003 erschien das erste CE- zertifizierte, komplett biodegradierbare System bestehend aus



Platten und Schrauben zur Behandlung von OSG-Frakturen auf dem europdischen Markt
(Inion OTPS™ Ankle System).

Weiterhin gebraucht man Stifte aus amorphem PLLA und PDLLA (Polypin®) zur Refixation
kleiner Knochenfragmente (z.B. Radiuskopfchenfraktur) und Fixierung ossdrer und
osteochondraler Fragmente nach traumatischen Verletzungen des Knies und Sprunggelenks
(Hofmann 1995, Rokkanen et al. 2000). Im Rahmen von Kreuzbandersatzplastiken werden
biodegradierbare Interferenzschrauben mit sehr guten Ergebnissen angewandt (Hofmann et
al. 2001). Ein biodegradierbarer Diibel kam erfolgreich zur arthroskopischen Refixation von
Bandern und Knorpel der Schulter zum Einsatz (Hofmann et al. 1997). Biodegradierbare
Materialien finden auch in der Beckenchirurgie Anwendung, so wurden beispielsweise
periazetabuldre Rotationsosteotomien mit PLLA-Schrauben fixiert (Nakamura et al. 1993,

Nakamura et al. 1999, Ito et al. 2006).

2.1.5. Vorteile

Biodegradierbare Implantate missen nach der Erfilllung ihrer Funktion nicht durch eine
zweite Operation mit erneuten Risiken und Kosten entfernt werden, der Grofteil
metallischer Osteosynthesen bedarf jedoch dieser Entfernung (Hofmann et al. 1994).
Drittelrohrplatten am AuRenknochel sind die haufigsten stérenden Implantate
unfallchirurgischer Patienten (Mdller-Farber 2003). Bei 31 % der Patienten traten
implantatassoziierte Schmerzen auf, welche sich nach der Metallentfernung im GroRteil der
Falle besserten (Brown et al. 2001). Mittal et al. fanden bei Patientenbefragungen heraus,
dass 91 % der Patienten die Notwendigkeit der Entfernung von Metallimplantaten als deren
negativsten Aspekt ansehen und 95% der Patienten aus diesem Grund eine
Frakturversorgung mit biodegradierbaren Osteosynthesen bevorzugen wirden (Mittal et al.
2005). Biodegradierbare Implantate sind in der Anschaffung teurer als Metallimplantate,
jedoch ist insgesamt, ab einer Metallentfernungsrate von mehr als 19 % -54 % je nach
Frakturlokalisation, eine Kosteneinsparung moglich (Bostman 1996). In Bezug auf
Sprunggelenksfrakturen konnten Juutilainen et al. den 0Okonomischen Vorteil der
biodegradierbaren Osteosynthesen belegen (Juutilainen et al. 1997).

Weitere Vorteile der biodegradierbaren Implantate liegen, je nach Anwendung, in ihren

biomechanischen Eigenschaften. Sie sind elastischer und weniger steif als solche aus Metall.



Die Festigkeitsparameter (Biege-, Zug-, Torsions- und Scherfestigkeit) von Metallimplantaten
liegen etwa eine Zehnerpotenz lber denen von kortikalem Knochen (Hofmann et al. 1994).
Somit (ibernimmt das metallene Osteosynthesematerial die komplette Last. Dadurch erfolgt
keine Stimulation des Knochens wund dieser kann dys- bzw. atrophieren. Diese
,stress protection”, welche je nach Lokalisation eine Refrakturrate nach Metallentfernung
von 2 %-28% bedingt (Deluca et al. 1988), wird bei biodegradierbaren Implantaten
weitgehend vermieden. Der Prozess der Stress-Protektion mit Osteodystrophie des
Knochens im Implantatbereich tritt seltener auf (Paavolainen et al. 1978, Viljanen et al. 1995,
Hofmann 1994). In tierexperimentellen Untersuchungen beschrieben Viljanen et al. sogar
eine schnellere und bessere Osteotomieheilung (Viljanen et al. 1995).

Ergdnzende Vorteile biodegradierbarer Materialien liegen in einer besseren
Strahlendurchgangigkeit. Sie schrianken bei konventionellen Réntgenaufnahmen die Sicht auf
den Knochen und Gelenkspalt nicht ein. Es entstehen weniger Artefakte in der bildgebenden
Diagnostik wie CT und MRT als bei konventionellen Implantaten (Viljanen et al. 1995,
Hofmann et al. 2001).

Zusatzlich sind sie zum Teil intraoperativ modellierbar (Ashammakhi et al. 2003, Pietrzak et

al. 1997b).

2.1.6. Nachteile

Nebenwirkungen wie Interaktion mit dem umgebenden Gewebe sind abhangig vom
Polymer. Osteolysen, extra- und intraartikuldre sowie synoviale Weichteilreaktionen finden
sich deutlich gehduft bei PGA-Implantaten (Hoffmann et al. 1997). Die Ursachen der
Gewebereaktionen sind nicht genau bekannt, jedoch scheinen sich bei einer zu schnellen
Degradation die Abbauprodukte anzureichern und fihren lokal zu einer verstarkten
Entziindungsreaktion (Evers et al. 2002). Des Weiteren wird polymerer Débris von
Granulozyten und Makrophagen phagozytiert, hieraus kann die Apoptose dieser Zellen
resultieren und eine zusatzliche Entziindungsreaktion triggern (Lam et al. 1992). Dies kann
sich im Verlauf zu einem Serom mit Hautperforation und bakterieller Superinfektion
entwickeln (Hoffmann et al. 1997). Die allgemeine Infektionsrate unterscheidet sich jedoch

nicht von der metallischer Implantate (Sinisaari et al. 1996).



Genannte Nebenwirkungen treten umso haufiger auf, je groRer die Implantatoberflache, je
kristalliner das Polymer und je geringer die lokale Durchblutung ist. Vorteile kdnnten folglich
Implantate mit kleiner Oberflache und geringem Volumen, welche aus amorphen und
langsam degradierenden Polymeren gefertigt sind, bieten (Evers et al. 2002).

Im Allgemeinen ist PLA vertraglicher und weniger mit Komplikationen behaftet als PGA
(Bostman und Pihlajamaki 2000b). Die Implantation von PGA fiihrte nach 11 Wochen in
5,3 % der Falle (107 von 2037) zu Komplikationen wie Bildung von Seromen oder aseptischen
Fisteln und Osteolysen. In der gleichen Studie kam es bei Verwendung von PLA als
Osteosynthesematerial nur in 0,2 % (1 von 491) nach 4,3 Jahren zu diesen Komplikationen
(Bostman und Pihlajamaki 2000a).

Andere Studien bezilglich PLA zeigten das spate Auftreten einer unspezifischen
Entziindungsreaktion nach 3 -5%Jahren (Bergsma et al. 1993, Bergsma et al. 1995).
Moglicherweise ist die Komplikationsrate der PLA-Implantate doch hdéher als bisher
angenommen. Diese treten scheinbar erst spat (nach etwa 4 Jahren) auf und werden somit
in einem GroRteil der Studien nicht erfasst (Bostman und Pihlajamaki 2000b).

In Studien, in denen PDLLA, das dhnlich dem Werkstoff der in unserer Arbeit verwendeten
Platten und Schrauben ist, untersucht wurde, fanden sich Komplikationsraten von 1 % - 47 %
nach einem Zeitraum von 2 Wochen bis 1 Jahr (Ambrose und Clanton 2004).

Die sich um das Implantatlager herum entwickelnden Osteolysen kdnnen sich negativ auf die
Frakturheilung auswirken (Svensson et al. 1994). In den meisten Fallen sind sie aber klinisch
wenig bedeutend und nach einem Jahr rontgenologisch nicht mehr nachweisbar (Bostman
1991). Nach 4%lJahren fand sich im Tierexperiment am Implantationsort von
PGA- bzw. PLLA-Schrauben weniger neu gebildeter trabekuldarer Knochen als in leer
belassenen Bohrldchern (Bostman et al. 2005).

Biodegradierbare Polymere verformen sich unter konstanter mechanischer Last irreversibel
(Kriechen). Unter anhaltender Verformung kommt es zu einem Abfall der applizierten Krafte
und Spannungen (Relaxation) (Claes und Ignatius 2002). Durch diese Eigenschaft kdnnen, im
Gegensatz zu Metallimplantaten, knocherne Fragmente nicht dauerhaft ausreichend
komprimiert werden (Hofmann et al. 1994). Eine biodegradierbare Schraube kann bis zu
20 % ihrer initialen Haltekraft verlieren und damit eine Lockerung der Osteosynthese und

eine groRere Beweglichkeit der Fraktur bedingen (Claes 1992).



Jainandunsing et al. fanden in einer Metaanalyse keine signifikanten Unterschiede zwischen
biodegradierbaren und metallischen Implantaten beziiglich funktionellem Ergebnis,
Infektionsrate und anderen Komplikationen. Die Reoperationsrate war in einigen mit
biodegradierbaren Implantaten versorgten Gruppen geringer. Die Autoren schlussfolgerten,
dass die Verwendung biodegradierbarer Implantate bei unkomplizierten Frakturen von
Patienten mit guter Compliance vorteilhaft sein konnte (Jainandunsing et al. 2005).

Zusammenfassend ist festzustellen, dass die bisher beschriebenen unerwiinschten
Nebenwirkungen von biodegradierbaren Materialien implantat- und gewebeabhangig sind
und somit flr die jeweils spezielle Indikation getestet werden sollten (Tschakaloff et al. 1994,

Hofmann 1994, Claes und Ignatius 2002).

2.2. Anatomie und Biomechanik des oberen Sprunggelenks

2.2.1. Anatomische Betrachtung des oberen Sprunggelenks

Am Aufbau des OSG sind die distalen Enden von Tibia (Schienbein) und Fibula (Wadenbein)
sowie der Talus (Sprungbein) beteiligt (Abbildung 1).

Das distale Ende der Tibia ist verbreitert und lduft medial zum Malleolus medialis
(Innenkndchel) aus. Die Fibula liegt lateral der Tibia, ihr distales Ende stellt der Malleolus
lateralis (AuRenkndchel) dar, der etwa 1 cm weiter nach distal als der Innenkndchel reicht.
Tibia und Fibula bilden gemeinsam die Malleolengabel, welche die Talusrolle (Trochlea)
umfasst. Die drei Gelenkflachen der Trochlea sind mit Knorpel Uberzogen und artikulieren
mit den beiden Unterschenkelknochen. Durch die obere Gelenkflache artikuliert der Talus
mit der Tibia, die medial und lateral gelegenen Gelenkflachen grenzen an die Malleolen.

Die relativ dliinne Gelenkkapsel des OSG setzt an der Knorpel-Knochen-Grenze von Tibia und
Fibula sowie am Collum des Talus an und ist an den Seiten durch Bander verstarkt. Diese
haben ihren Ursprung am Innen- bzw. AuBenknéchel und inserieren facherférmig an den
FuBwurzelknochen. Durch diese Anordnung ist in jeder Stellung des Gelenkes ein Teil des

Bandapparates angespannt (Abbildung 2).
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Abbildung 1: Frontalschnitt durch den rechten FulR (Rauber-Kopsch 1911)

Der AulRenknéchel ist durch ein vorderes und hinteres Band mit dem Talus verbunden. Das
Lig. talofibulare anterius gilt als Hauptstabilisator des OSG. Das Lig. calcaneofibulare zieht
Uber das obere und untere Sprunggelenk hinweg.

Das mediale Seitenband wird aufgrund seiner Dreiecksform als Deltaband bezeichnet. Es
lasst vier, sich teilweise Uberlagernde Faserziige erkennen, welche an Sprungbein,

Fersenbein und Kahnbein inserieren und damit die Gelenkkapsel verstarken (Abbildung 2).

Lig. talofibulare

Lig. deltoideum
posterius ™,

Abbildung 2: Bandapparat des Sprunggelenkes (Langer 2005)
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Zwischen Tibia und Fibula ist die Membrana interossea cruris aufgespannt, sie lauft distal in
das Lig. tibiofibulare interosseum aus. Zusatzlich fixieren das vordere (Lig. tibiofibulare
anterius) und hintere Syndesmosenband (Lig. tibiofibulare posterius) die distalen Enden
federnd (Abbildung 3). Mit zunehmender Dorsalflexion werden, durch die Bewegung von
Fibula und Tibia voneinander weg, die Syndesmosenbander gespannt und stabilisieren als
Bander mit der groRten ZerreilRfestigkeit und Elastizitdt zusatzlich zu den anderen

Bandstrukturen das OSG.

Membrana interossea
Lig. tibiofibulare ant. :

[ 8 1 -
v ' ! ‘Lig‘tibioﬁbulareinterosseum
r/
L/

0 | Lig. tibiofibulare post.

7," Fibula

Abbildung 3: Ansicht der Malleolengabel und des distalen Syndesmosenkomplexes von
unten (aus Grass et al., 2003)

Die Unterschenkelmuskulatur mit der Gruppe der FuRheber und FuBsenker gewahrleistet die
dorsoplantare Beweglichkeit. Die Muskeln Uberbriicken sowohl das obere als auch das
untere Sprunggelenk. Der Talus besitzt somit keine eigene Beweglichkeit und wird bei seinen
Bewegungen von angrenzenden Gelenkanteilen mitgenommen.

Die FuRheber inserieren vor der Flexionsachse des oberen Sprunggelenks, wahrend die
FuBsenker als solche funktionieren, indem sie hinter der Flexionsachse ansetzten. Die
Anordnung medial bzw. lateral der FuBlangsachse ermdglicht Bewegungen wie Supination,
Pronation, Abduktion und Adduktion, diese finden vor allem im unteren Sprunggelenk statt.
Neben der Bewegungsfunktion stabilisieren die Muskeln in ihrer Gesamtheit das OSG.

AuRerdem dienen sie als Puffer vor einwirkenden Schub-, Scher- und Rotationskraften.
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2.2.2. Biomechanische Betrachtung des oberen Sprunggelenks

Das Sprunggelenk ist als lasttragendes Gelenk wahrend des Gehens und Rennens mit bis zu
dem Fiinffachen des Korpergewichts belastet, allein auf der Fibula lastet etwa ein Sechstel
(Lesic und Bumbasirevic 2004).

Das obere und untere Sprunggelenk sind aufgrund der Anordnung ihres Bandapparates und
der Uber beide Gelenke hinweg ziehenden Muskelsehnen eine funktionelle Einheit und
wirken in der Art eines Kardangelenks zusammen (Miller-Gerbl 2001).

Die Trochlea ist unregelmafRig geformt und stellt den Ausschnitt eines Kegelmantels dar,
dessen Spitze nach medial zeigt. Die Bewegungsachse des OSG verlauft direkt unterhalb der
Kndchel und ist um 8° nach medial ansteigend und um 6° nach vorne gerichtet (Inman 1976).
Durch die Keilform der Trochlea tali kommt es bei Belastung des FuRes zu einem ventralen
und lateralen Vorschub des Talus. Die laterale Gelenkflache des Talus entspricht nach
Reimann und Anderhuber einer Schraubenflache und indiziert Rotationsbewegungen der
Fibula bei Dorsalflektion (Reimann und Anderhuber 1980). Zusatzlich fiihren die Anordnung
der stabilisierenden Bander und die schrag zur Tibiaachse geneigte Bewegungsachse in der
Sagittalebene des OSG zu Rotationsbewegungen der Malleolengabel. Bei Plantarflexion
bewirken sie eine Aullenrotation, bei Dorsalflexion eine Innenrotation der Malleolengabel
(Mduller-Gerbl 2001).

Das Bewegungsausmall der Dorsalflexion betragt 20°-25°, das der Plantarflexion
45° - 50°(Miiller-Gerbl 2001, Frank et al. 2009). Fir den normalen Gang ist eine Dorsalflexion
von 10° und eine Plantarflexion von 20° erforderlich (Yablon 1996).

In Dorsalflexion wird das OSG durch die vorderen Bandzlige (Lig. talofibulare anterius, Teil
des Lig. deltoideum) gesichert. Das Lig. calcaneofibulare und Anteile des Lig. deltoideum
geben vor allem in der Frontalebene Halt und wirken einer Varisierung bzw. Valgisierung des

FulRes entgegen.

2.2.3. Bedeutung der Fibula

Die Fibula hat eine zentrale Bedeutung bezliglich der Biomechanik des OSG. Zum Erhalt von

dessen Stabilitdt wird sie als ,Schllsselstruktur” bezeichnet (Yablon et al. 1977). Mit ihren
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AuBenbdndern ist sie die wichtigste Struktur zur Sicherung des Talus gegen den
Lateralversatz (Stephens und Sammarco 1992).

Die Fibula gewahrleistet biomechanische Kompensations- und Stabilisationsbewegungen
gegen Talus und Tibia zum Erhalt eines standigen Kontaktes der Gelenkflachen. Méglich sind
diese Bewegungen durch die elastische Syndesmose und die Membrana interossea.

Durch die Zugverspannung der Seitenbander kommt es an der Gelenkfliche des
AuBenknochels sowohl zur Druck- als auch zur Biegebelastung. Der gelenknahe Anteil der
Fibula ist durch die Materialverteilung des subchondralen Knochengewebes und die
Ausrichtung der Balkchen der Substantia spongiosa an diese Art der Beanspruchung
angepasst (Muller-Gerbl 2001).

Biomechanisch relevant sind Rupturen oder kndcherne Ausrisse des kraftigen
Lig. tibiofibulare interosseum und posterius. Dem Lateralversatz des Talus wird nicht mehr
ausreichend entgegengewirkt. Dadurch besteht das Risiko einer posttraumatischen Arthrose
(Grass et al. 2000, Thordarson et al. 1997). Reit das vordere Syndesmosenband isoliert,
flhrt dies nicht zur Instabilitdat der Malleolengabel (Sarsam und Hughes 1988, Xenos et al.
1995).

Heilt eine AuRenknochelfraktur in Verkiirzung aus, so ist die physiologische Gelenkfunktion
gestort. Fibulaverkiirzungen unter 3 mm kénnen nach derzeitigem Wissen unter vertikaler
Belastung eine kongruente Gelenkstellung gewahrleisten. Es kommt jedoch zur erhéhten
Druckbelastung des Knorpels im Bereich der dorsolateralen Talusrolle. Verkiirzungen von
mehr als 3 mm fiihren zur Fehlstellung des Talus. Dieser wird durch Zug der AulRenbander
der nach proximal verschobenen Fibula nach innen gekippt und die tibiotalare Kontaktflache
reduziert sich auf unter 50 % (Orthner et al. 1987). Nach Riede und Hehne ist die durch die
Gelenkinkongruenz verursachte Knorpeliliberlastung der Ausgangspunkt fiir die Entstehung

einer Arthrose (Riede und Hehne 1978).

2.3. Sprunggelenksfrakturen

Frakturen, die das Sprunggelenk betreffen, kénnen in Pilon-tibiale Frakturen und die
klassischen Malleolarfrakturen unterteilt werden. Wahrend bei den Pilon-tibiale Frakturen

die axiale Stauchung im Vordergrund steht und diese meist durch hochenergetische
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Traumata (Sturz aus groBer HOohe, Verkehrsunfall) bedingt sind, ist die typische
Malleolarfraktur in der Regel das Resultat von Torsionskraften. Sie ist gekennzeichnet durch
die Kombination aus ossarer und ligamentarer Verletzung. Bei dieser Verletzungsform stellt
die Fibula das zentrale Element dar, da die seitliche Fihrung der Talusrolle vor allem durch
den AuBBenkndchel erfolgt. Im Weiteren soll ausschliefSlich auf die klassische Malleolarfraktur

eingegangen werden.

2.3.1. Epidemiologie

Etwa 2 % der Bevolkerung erleiden wahrend ihres Lebens eine Sprunggelenksfraktur (Daly et
al. 1987). Mit einer Inzidenz von 10 % sind Malleolarfrakturen die haufigsten Frakturen eines
lasttragenden Gelenks (Rammelt et al. 2007). Ihre Pravalenz unter den operativ in einer
Klinik behandelten Verletzungen betragt in Deutschland 11 % (Brandl et al. 2002).
Sprunggelenksverletzungen stellen den haufigsten Grund fiir eine Vorstellung in der
Notfallambulanz dar (Frank et al. 2009).

In der Mehrzahl der Falle entstehen Malleolarfrakturen als Folge eines Sturz-, Rutsch- oder
Stolperunfalls (Frank et al. 2009), zumeist im Rahmen von sportlichen Aktivitdaten (Daly et al.
1987). Seltener kommen Dezelerationstraumata bei Verkehrsunfillen (9,5 %) und direkte
Gewalteinwirkungen auf den AuRen- oder Innenkndchel (3,9 %) als Ursachen vor (Zwipp
1994). Ca. 70 % der Frakturen sind monomalleolar (Court-Brown et al. 1998, Daly et al.
1987).

Im Bereich der gewerblichen Wirtschaft betrifft etwa jeder flinfte Arbeitsunfall das
Sprunggelenk. Diese Unfille fihren nach Schatzungen der Unfallversicherer zu Kosten von
jahrlich 330 Mio. € fir Heilbehandlungen, Rehabilitationen und Renten. Zusatzlich entstehen

der Wirtschaft Ausfallskosten von etwa 8 Mrd. € im Jahr (Frank et al. 2009).

2.3.2. Klassifikationen

2.3.2.1. Klassifikation nach Danis-Weber

Die Klassifikation nach Danis und Weber (Danis 1947, Weber 1966) bezieht sich auf die

Frakturhohe der Fibula in Relation zur tibiofibularen Syndesmose (Abbildung 4). Je héher die
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Fibulafraktur verlauft, umso ausgedehnter ist die Schadigung der tibiofibularen Bander und

folglich besteht eine groRere Instabilitat der Sprunggelenksgabel.

L
kel

Weber A Weber B Weber C

Abbildung 4: Klassifikation nach Danis-Weber

Weber A stellt eine Fraktur der Fibula unterhalb der intakten Syndesmose dar, auch
die Membrana interossea ist intakt. Der Innenkndchel kann ebenso frakturiert sein.
Weber B stellt eine Fraktur der Fibula auf Hohe der Syndesmose dar. Das vordere
Syndesmosenband ist meist teilweise bis ganz rupturiert. Auch knécherne Ausrisse
aus der Tibia (Tillaux-Chaput-Fraktur) oder der Fibula (Wagstaffe-Fraktur) kdnnen
vorkommen. Die hintere Syndesmose kann intakt, gerissen oder knoéchern
ausgerissen (Volkmann-Dreieck) sein. Der Innenkndchel kann ebenso frakturiert oder
das Deltaband gerissen sein.

Weber C stellt eine Fraktur der Fibula oberhalb der Syndesmose dar. Vordere und
hintere Syndesmose sind vollstdndig rupturiert bzw. knochern ausgerissen. Die
Membrana interossea ist bis auf Hohe der Fibulafraktur verletzt, hier kann auch das
proximale Fibulakopfchen betroffen oder das proximale Tibiofibulargelenk luxiert
sein. Eine Fraktur des Innenkndchels oder eine Ruptur des Deltabandes kann

zusatzlich bestehen.

Die haufigste Form ist die Weber-B-Fraktur (56 % - 67 %), Weber A (6 % - 25 %) und Weber C

(13 % - 23 %) kommen deutlich seltener vor (Lindsjo 1981, Broos und Bisschop 1991). Sichere

Aussagen (ber die Stabilitat, Operationsbedirftigkeit und Prognose kénnen anhand dieser

Klassifikation jedoch nicht getroffen werden (Zwipp 1994).
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2.3.2.2. AO-Klassifikation

Die AO-Klassifikation (Muller et al. 1987) basiert auf der von Danis und Weber
vorgenommenen Einteilung und bezieht erganzend die Schwere von Begleitverletzungen mit
ein. Sie besteht aus einem fiinfstelligen alphanumerischen Code zur Lokalisation und
Beschreibung eines Knochenbruches.

Der Code jeder AuRenknochelfraktur beginnt mit den Zahlen 44, die erste 4 steht fiir die
Region des Unterschenkels, die zweite 4 gibt das Vorliegen einer Malleolarfraktur an. Im
nachsten Schritt erfolgt die Einteilung in eine A-Fraktur (infrasyndesmale Fraktur), eine
B-Fraktur (transsyndesmale Fibulafraktur) oder eine C-Fraktur (suprasyndesmale Fraktur).
Die vierte und fiinfte Stelle des Codes verschlisseln die Anzahl der Fragmente und die

verletzten Strukturen (Abbildung 5).

44-A1 44-A2 44-A3 44-B1 44.- 82 44-C2 44-C3
T \' I &

[ |
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I\ | o\ \
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= T (¥ B

Y v N & S N
44-A infrasyndesmale Fraktur 44-B transsyndesmale Fibula-Fraktur 44-C suprasyndesmale Fraktur

44-A1 isoliert 44-B1 isoliert 44-C1 diaphyséare Fibula-Fraktur, einfach
44-A2 mit Fraktur des Malleolus medialis 44-B2 mit medialer Verletzung 44-C2 diaphysére Fibula-Fraktur,

44-A3 mit posteromedialer Fraktur 44-B3 mit medialer Verletzung und mit multifragmentar

Fraktur des Volkmann-Dreiecks 44-C3 proximale Fibula-Fraktur

Abbildung 5: AO-Klassifikation der Malleolarfrakturen. Die 5. Stelle des Codes ist nicht
dargestellt (AO Foundation 2010).

2.3.2.3. Genetische Klassifikation nach Lauge-Hansen

Die Klassifikation nach Lauge-Hansen basiert auf experimentellen, klinischen und
radiologischen Untersuchungsergebnissen. Diese zeigen, dass die Art der Fraktur von der
Stellung des FulRes (Pronation, Supination) sowie von der Richtung (Adduktion, Abduktion,
Aullenrotation) und dem AusmaR der einwirkenden Kraft zum Unfallzeitpunkt abhangt
(Lauge-Hansen 1949, Lauge-Hansen 1950, Lauge-Hansen 1952, Lauge-Hansen 1953, Lauge-
Hansen 1954). Hier konnen je nach Verletzungsmuster Riickschliisse bezliglich der
assoziierten Weichteilverletzungen getroffen werden.

Die Frakturen werden nach ihrem Pathomechanismus in vier Formen unterteilt:
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= Die Supinations-Adduktions-Verletzung (16 %) hat eine Aufenbandruptur oder
infrasyndesmale Fibulafraktur (entspricht Weber A) zur Folge. Wirkt die Adduktion
weiter, entsteht zusatzlich eine Innenkndchelabscherfraktur bzw. Deltabandfraktur.

= Eine Supinations-AuRRenrotations-Verletzung (69 %) zieht anfangs eine Ruptur oder
einen knochernen Ausriss des vorderen Syndesmosenbandes nach sich. Bei
fortdauernder AuRenrotation kommt es zur typischen Spiralfraktur der Fibula auf
Syndesmosenhdhe (Weber B), zusatzlich rupturiert das hintere Syndesmosenband
oder reiBt kndchern aus (Volkmann-Dreieck). Halt die AufRenrotation weiterhin an,
frakturiert der Innenkndchel oder das Deltaband reif3t.

= Bei der Pronations-Abduktions-Verletzung (7 %) reiflt zunachst das Innenband oder
der Innenknéchel frakturiert. Bei weiterer Gewalteinwirkung kommt es zum
kndchernen oder ligamentdren Ausriss der vorderen und hinteren Syndesmose und
es entsteht eine transsyndesmale Fibulafraktur (Weber B).

= Eine Pronations-AuBenrotations-Verletzung (8 %) fihrt anfangs zu einer Ruptur des
Deltabandes oder einer Innenkndchelfraktur. Bei anhaltender AuRenrotation reiRt
die vordere Syndesmose ligamentar oder kndchern aus. Im Verlauf rupturiert die
Membrana interossea von distal nach proximal und es kommt zur suprasyndesmalen
Fibulafraktur (Weber C) als Folge der Kraftausleitung. Halt die Drehbewegung noch
immer an reift die hintere Syndesmose ligamentar oder knéchern

(Volkmann-Dreieck) aus.

2.3.3. Diagnostik

2.3.3.1. Klinische Untersuchung

Klinisch wegweisend fir eine frische Malleolarfraktur ist neben dem adaquaten
Unfallereignis ein lokaler Druckschmerz tber Innen- bzw. AuBenknéchel, haufig verbunden
mit Schwellung und subkutanem Hdmatom. Die Bewegung im OSG ist schmerzhaft
eingeschrankt und eine Belastung ist meist nicht mehr méglich. Auch hinsichtlich weiterer
Verletzungen der Fibula (hohe Fibulafraktur), des Innenkndchels, des Metatarsale V, des

Os Naviculare und im Bereich des Lisfranc-Gelenkes sollte untersucht werden.
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Als klinisches Zeichen fiir die seltene isolierte Syndesmosenverletzung ohne begleitende
Fraktur lasst sich ein Druckschmerz in Projektion auf den vorderen lateralen Gelenkspalt
auslosen. Die hochste Sensitivitat und Inter-Observer-Reliabilitat zur Beurteilung von
Syndesmosenverletzungen wird fur den Frick-Test angegeben (Alonso et al. 1998). Hierbei
fliihrt der Untersuchende bei dem in 90° Kniebeugung fixierten Unterschenkel eine passive
Aullenrotation des Fulles aus der Neutralstellung durch. Als positiv gilt dieser Test, wenn es
zu Schmerzen (iber der vorderen oder hinteren Syndesmose bzw. der Membrana interossea
kommt (Frick 1978).

Ebenfalls zur klinischen Untersuchung gehort die Palpation der FuBpulse (A. dorsalis pedis,
A. tibialis posterior) sowie die Uberpriifung auf Sensibilititsdefizite im Versorgungsgebiet
des N. tibialis und der Nn. peronei superficialis et profundus.

Generell gilt, dass die Untersuchung im Intervall von ca. 4 Tagen hinsichtlich der Beurteilung
von verletzten Strukturen deutlich zuverlassiger ist als die initiale Untersuchung. Daher sollte

im Zweifelsfalle immer eine Wiedervorstellung des Patienten veranlasst werden.

2.3.3.2. Bildgebende Untersuchung

Ergibt sich aus der Anamnese und klinischen Untersuchung der Verdacht auf eine Lasion,
schliel3t sich die bildgebende Diagnostik an. Die , Ottawa ankle rules” sollen Hilfestellung bei
der Entscheidung (ber die Notwendigkeit solcher Roéntgenaufnahmen des Sprunggelenks
geben. Diese seien nur dann erforderlich, wenn Uber der Hinterkante oder Spitze des
AuBenknochels bzw. Innenkndchels ein Druckschmerz auslosbar und eine Belastung nicht
mehr moglich ist (Stiell et al. 1994).

Die Standardrontgenaufnahme des OSG beinhaltet neben einer exakt seitlichen und
a.-p.-Aufnahme eine a.-p.-Aufnahme in 20° Innenrotation des Unterschenkels (sog.
,mortise view”). Durch die Innenrotation wird die Malleolengabel sowie medialer und
lateraler Gelenkspalt frei projiziert.

Ein nativradiologischer Marker ist die Weite des fibulotibialen Abstandes 1 cm oberhalb des
Gelenkspaltes (,ligne claire” nach Chaput, engl. ,tibiofibular clear space”) als MalR der
Syndesmoseninstabilitdt. Als physiologisch gelten Werte von weniger als 6 mm (Brage et al.
1997, Harper und Keller 1989). AuBerdem wird die mediale Gabelweite als Breite des

Gelenkspaltes zwischen Talus und Tibia 1cm unterhalb des Tibiaplafonds
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(,medial clear space”) ermittelt. Erweiterungen auf mehr als 4 mm gelten als pathologisch
(Brage et al. 1997). Die maximale tibiofibulare Uberlagerung sollte in der a.-p.-Projektion den
Wert von 6 mm nicht unterschreiten (Harper und Keller 1989).

Bei klinischem Verdacht sollte zum Ausschluss einer proximalen Fibulafraktur eine
Gesamtaufnahme des Unterschenkels erfolgen. Bei komplexen Frakturen kann, zusatzlich
zur Rontgendiagnostik, eine CT sinnvoll sein. Das exakte AusmaR des Bruches, eventuelle
intraartikuldare Fragmente und die Stellung der Malleolengabel konnen mit der CT zuverlassig
eruiert werden. Die klinische Relevanz liegt darin begriindet, dass ein Lateralversatz, eine
Verklrzung der Fibula oder deren Fehlrotation um mehr als 5° als Praarthrosekriterium

gelten (Thordarson et al. 1997).

2.3.4. Konservative Therapie

Die Behandlung sollte danach gewahlt werden, wie die Anatomie am besten
wiederhergestellt und eine Stabilitat erzeugt werden kann, die wiederum eine maoglichst
frihe Mobilisation gewadhrleistet. Die konservative Therapie ist demzufolge im
deutschsprachigen Raum stark in den Hintergrund getreten und bleibt im wesentlichen
Patienten vorbehalten, bei denen Kontraindikationen gegen eine operative Versorgung
sprechen.

Daneben konnen stabile monomalleoldre Frakturen ohne wesentliche Dislokation,
Achsfehler, Verkirzung und ohne Gelenkstufen einer konservativen Therapie zugefiihrt
werden. In diesen Féllen erfolgt die Ruhigstellung im gespaltenen Unterschenkelgips und
Entlastung an Unterarmgehstiitzen unter Thromboseprophylaxe. Hochlagern, Kiihlen und
Gabe von Antiphlogistika wirken unterstiitzend. Eine engmaschige roéntgenologische
Verlaufskontrolle ist obligat, um eine sekundare Dislokation friihzeitig zu erkennen und ggf.
die Operationsindikation erneut zu priifen. Je nach Frakturlokalisation und Heilungsverlauf
kann nach 2 bis 6 Wochen im Gehgips oder Orthesenschuh mit Belastung des FuRes

begonnen werden (Trentz und Biihren 2001).
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2.3.5. Operative Therapie

Dislozierte Sprunggelenksfrakturen sind in der Regel instabil und kénnen nur durch eine
operative Therapie ausreichend stabilisiert werden (Riedi et al. 2007). Sie zéhlen heute zu
den Frakturen, bei denen die groRte Einhelligkeit hinsichtlich der Operationswirdigkeit
besteht (Bostman et al. 1989) und von der auch Risikogruppen wie Diabetiker (Costigan et al.
2007) und geriatrische Patienten (Fong et al. 2007) profitieren. Biomechanische Studien
haben gezeigt, dass bereits eine isolierte Lateralverschiebung des Talus um einen Millimeter
oder Kombinationsfehlstellungen mit einer Fibulaverkirzung von 5mm und einer
Aulienrotationsfehlstellung von 5° relevante Druckerhéhungen und Druckumverteilungen im
0OSG bewirken (Thordarson et al. 1997, Curtis et al. 1992, Ramsey und Hamilton 1976). Diese

gelten als Praarthroseparameter.

2.3.5.1. Operationszeitpunkt

Dislokationen werden moglichst zeitnah reponiert und retiniert. Die Reposition sollte dabei
in Langsrichtung, entsprechend der Zug-und-Gegenzug-Methode, erfolgen. Schiirfwunden
werden gesaubert und steril verbunden, in diesem Falle sollte mdglichst innerhalb von
Stunden operiert werden, da sich diese Verletzungen schnell kontaminieren und dann eine
Kontraindikation fiir die operative Versorgung darstellen. Des Weiteren findet die Operation
idealerweise statt, bevor sich ein Odem und Blasen gebildet haben. Die initiale Schwellung
ist das Resultat eines Himatoms. Dieses kann in der Regel durch eine friihe operative
Versorgung entlastet und so ein Wundverschluss ohne Spannung erreicht werden. Hat der
Patient allerdings das betroffene Bein weiter belastet oder ist eine Operation aus anderen
Grinden nicht mehr moglich, so wird der betroffene Unterschenkel in einer gepolsterten
Gipsschiene retiniert, hochgelagert und gekihlt, bis die Weichteilsituation eine Operation
zulasst. Dieser Zeitpunkt, meist nach 3 bis 4 Tagen, ist zu erkennen an einer beginnenden
Faltelung der Haut.

Offene Frakturen, Luxationsfrakturen und Frakturen mit schweren Weichteilschdaden sowie
drohendem oder manifestem Kompartmentsyndrom bediirfen einer sofortigen operativen

Versorgung.
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2.3.5.2. Operationstechnik

Bei bi- und trimalleoldren Frakturen bleibt die Reihenfolge der zu versorgenden Strukturen
diskussionsbedurftig. Wahrend einige Operateure zuerst die Fibula stabilisieren, orientieren
sich andere an der Komplexitdt der jeweiligen Fraktur, um dann zuerst den einfacheren
Innen- oder AuRenkndchelbruch zu versorgen (Siegel und Tornetta 2007, Zwipp 1994).

Der operative Zugang zur Fibula erfolgt mittels einer Langsinzision liber dem AufRenkndchel.
Vor Einbringen der in der Regel verwendeten Platten-Zugschrauben-Osteosynthese ist die
Fibula in ihre exakte anatomische Lange und Rotation zu bringen. Eingesetzt werden vor
allem Drittelrohrplatten und bei schwereren Bruchformen oder verminderter
Knochenqualitat zusatzliche Kirschnerdrahtaugmentationstechniken (Fong et al. 2007), die
sich in biomechanischen Studien als nitzlich erwiesen haben (Koval et al. 1997). Seit
neuestem kommen winkelstabile Implantate zum Einsatz, wenngleich deren Vorteil in
klinischen Studien noch nicht belegt ist. Auch die Frage nach der Plattenlage, lateral als
Neutralisationsplatte oder dorsal als Antigleit-Platte, ist klinisch noch nicht beantwortet
(Lamontagne et al. 2002). Die Neutralisationsplattentechnik erscheint technisch einfacher,
die Antigleit-Technik verspricht biomechanische Vorteile (Schaffer und Manoli 1987,
Minihane et al. 2006). Es ist jedoch darauf zu achten, dass die Platte nicht bis distal an die
Fibulaspitze reicht, da sonst eine Irritation der Peronealsehnen auftreten kann (Weber und
Krause 2005). Die Verwendung von intramedulldaren Verfahren (Marknagel) scheint bei der
Zuverldssigkeit von Platten-Zugschrauben-Osteosynthesen keinen Platz zu haben, da hier die
Gefahr der Verkiirzung der Fibula und deren Malrotation besteht.

Dislozierte oder instabile infrasyndesmale Frakturen werden je nach Frakturverlauf mittels
Plattenosteosynthese, Zuggurtung oder Schrauben stabilisiert.

Transsyndesmale Fibulafrakturen sind in der Regel verkiirzt, nach auflen rotiert und nach
dorsal disloziert. Die Reposition kann durch vorsichtigen Zug und Innenrotation des FuBes
erreicht und durch Inspektion der Fibulavorderkante auf Syndesmosenh6he gepriift werden.
Weiterhin verspricht die Technik des , extraperiostal platings”, gerade bei mehrfragmentéren
Frakturen, gute Resultate. Bei dieser Technik wird die Fraktur nicht dargestellt und indirekt
Uber die Platte reponiert (Siegel und Tornetta 2007).

Suprasyndesmale  Fibulafrakturen werden analog dem Versorgungsprinzip der

transsyndesmalen Frakturen behandelt. Liegt ein Mehrfragmentbruch oder eine
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Trimmerzone vor, so ist eine winkelstabile Platte aufgrund der besseren Stabilitat zu
bevorzugen. Eine Instabilitdt der Syndesmose liegt bei diesem Verletzungstyp immer vor und

das Einbringen einer temporaren fibulotibialen Stellschraube ist somit obligat.

2.3.6. Nachbehandlung

Die Nachbehandlung muss individuell an den Patienten und die Stabilitdt der Osteosynthese
angepasst werden, um einerseits die Reposition nicht zu gefdahrden, aber andererseits
moglichst friihzeitig zur Bewegung und Belastung des Gelenks zurlickzukehren. Gerade bei
geriatrischen Patienten sollte allerdings eine konsequente Entlastung bis zur sicheren
knochernen Konsolidierung erfolgen (Fong et al. 2007). Hilfreich fur die Nachbehandlung
sind Orthesenschuhe, bei denen stufenweise die Beweglichkeit im Sprunggelenk freigegeben
werden kann (z.B. Vacoped®).

Fiir physiotherapeutische Bewegungsiibungen kann der Unterschenkel in der Regel ab dem
2. postoperativen Tag aus dem Gips oder der Schiene genommen werden. Ab diesem
Zeitpunkt ist auch der Einsatz einer Bewegungsschiene sinnvoll, wenn es die Osteosynthese
und die Weichteilsituation zuldsst (Zwipp und Rammelt 2002). Zur Vermeidung einer tiefen
Beinvenenthrombose kann der Patient aktiv den FuB gegen die Sohle des Gipses oder der
Schiene pressen. Auch eine medikamenttse Thromboseprophylaxe mit niedermolekularem
Heparin sollte bis zur Entfernung des fixierenden Verbandes bzw. bis zum Erreichen einer
Teilbelastung von 20 kg und einer Beweglichkeit von 20° im OSG durchgefiihrt werden
(AWMEF-Leitlinien 2009).

Im europaischen Raum ist es Ublich, dass nach ca. 6 Wochen die Stellschraube entfernt wird
um die physiologische Funktion des OSG wieder herzustellen (Korkala et al. 1999). Nach
6 bis 12 Monaten kann in der Regel das verbleibende Osteosynthesematerial entfernt

werden, falls eine Indikation dazu besteht.

2.3.7. Komplikationen

Das Hamatom stellt die haufigste postoperative Komplikation dar. Bei starker Auspragung
sollte die operative Ausrdumung erfolgen (Zwipp 1994). Zu oberflachlichen

Wundrandnekrosen kommt es in etwa 3 % der operierten Malleolarfrakturen (Lindsjé 1981,
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Nonnemann und P6tzsch 1993). Urséachlich ist u.a. ein verstarkter intraoperativer Hakenzug
bei zu kleinen Inzisionen (Zwipp 1994). Tiefe Weichteil- und Knocheninfektionen treten in
weniger als 2% der Falle auf (Lindsjo 1981, Broos und Bisschop 1991). Als weitere
Komplikationen  werden Implantatlockerungen (2,6 %), Implantatbriiche (0,6 %),
Thrombosen (1,6 %) und Algodystrophien (3,8 %) beschrieben (Broos und Bisschop 1991).

Pseudarthrosen nach Luxationsfrakturen am Sprunggelenk waren bei konservativer
Behandlung in den 50er Jahren mit 62,8 % sehr haufig (Riess 1955). Seit der operativen
Stabilisierung nach AO-Standard sind sie mit 0,01 % sehr selten geworden (Bauer et al. 1985)
und finden sich in der Regel nur noch bei falscher initialer Einschatzung, schlechter
Knochenqualitat und Infektverlaufen (Nonnemann und Potzsch 1993). Das relative Risiko,
eine postoperative Komplikation zu erleiden, ist bei Diabetikern mit 14 % - 43 % deutlich
hoher als in der jeweiligen Kontrollgruppe, die bei McCormack und Leith komplikationsfrei

blieb (Blotter et al. 1999, McCormack und Leith 1998, Costigan et al. 2007).

2.3.8. Langzeitresultate

Stufkens et al. haben 2010 eine Metaanalyse veroffentlicht in der 18 Studien mit
1822 Sprunggelenksfrakturen ausgewertet wurden. Es konnte gezeigt werden, dass
schlechtere Repositionsergebnisse generell zu schlechteren Langzeitergebnissen fiihren.
79 % der Patienten, bei denen die Reposition als optimal eingestuft wurde, zeigten ein gutes
bis sehr gutes Ergebnis (Stufkens et al. 2010). Es bleibt allerdings die Frage offen, inwieweit
anhand von Rontgenbildern allein eine optimale von einer weniger gelungenen Reposition
unterschieden werden kann. Laut einer postoperativen CT-Studie wiesen die Halfte aller
Fibulafrakturen, die mit einer Stellschraube versorgt worden waren, eine Fehlrotation von
Uber 10° auf. Eine Korrelation mit dem klinischen Ergebnis wurde aufgezeigt (Vasarhelyi et
al. 2006).

Daraus ergibt sich die Schlussfolgerung, dass moglichst eine anatomische Reposition erreicht
werden sollte. Hier kann nicht zuletzt bei der Implantation einer Stellschraube und der
Beurteilung der Gelenkflachen ein 3D-Bildwandler intraoperativ relevante Informationen
bringen und zahlt daher in immer mehr Kliniken zum Standardsetup bei der Versorgung von
Sprunggelenksfrakturen (Richter et al. 2005, Atesok et al. 2007). Wird namlich die Stabilitat

der Syndesmose und damit der Malleolengabel nicht richtig eingeschatzt, besteht das Risiko
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einer posttraumatischen Arthrose (Grass et al. 2000, Thordarson et al. 1997).
Posttraumatische Folgezustande sind die haufigste Indikation zur Arthrodese des
Sprunggelenks (Mickley und Klos 2010).

Auch ist die arthroskopisch gestiitzte Operation sicherlich in ausgewahlten Fallen
gerechtfertigt (Takao et al. 2004, Loren und Ferkel 2002, Ono et al. 2004). Postoperative CT-
Kontrollen  haben ebenso ihre Berechtigung und sollten gerade nach
Stellschraubenimplantation routinemaRig erfolgen, wenn nicht intraoperativ bereits eine
Schichtbildgebung erfolgt ist. Dies ergibt sich nicht zuletzt aus den Ergebnissen von Weening
et al., in deren Studie als einziger signifikanter Pradiktor fiir das Langzeitergebnis die Qualitat

der Reposition der Syndesmose gesehen wurde (Weening und Bhandari 2005).
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3. Ziele der Arbeit

Ziel dieser Studie war es, vor einem klinischen Einsatz zunachst zu prifen, ob das

untersuchte biodegradierbare Plattensystem den biomechanischen Anspriichen genugt.

Ziele der Arbeit sind:

Ermittlung der initialen Primarstabilitat der verschiedenen eingesetzten
Osteosyntheseverfahren bei Belastung durch Torsion oder Biegung
Evaluierung der Stabilitat der Implantate im Intervall von 6 Wochen
Evaluierung  der  Auswirkung der  Schraubenpositionierung  auf  die
Osteosynthesestabilitdit bei biodegradierbaren Implantaten vor und nach

Degradation.

Folgende Thesen sollen mit dieser Arbeit be- oder widerlegt werden:

Bezliglich der initialen Stabilitat gibt es keinen Unterschied zwischen der
Drittelrohrplatten-Gruppe und den Gruppen, welche mit biodegradierbaren
Implantaten versorgt wurden.

Nach 6 Wochen Degradation ist die Stabilitdt der biodegradierbaren Implantate
ahnlich der der Drittelrohrplatten.

Eine den Frakturspalt kreuzende Schraubenpositionierung erhoht die Stabilitat einer

biodegradierbaren Osteosynthese sowohl initial als auch nach Biodegradation.
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4. Material und Methoden

4.1. Humanes Knochenmodell

Verwendet wurden 10 Paare Leichenfibulae (5 weibliche, 5 mannliche; mittleres Alter:
74,5 Jahre; von 54 bis 95 Jahre) aus dem Zeitraum von 2004 bis 2006, die vom Institut fiir
Anatomie | der Friedrich-Schiller-Universitat Jena zur Verfliigung gestellt wurden. Die Fibulae
wurden reseziert, von den Weichteilen befreit und bei -20°C eingefroren. Eine Fixierung mit
Formaldehyd erfolgte nicht.

Die Knochen wurden rontgenologisch untersucht um Pathologien wie beispielsweise friihere
Frakturen auszuschlieBen, welche eine Verwendung fiir unsere biomechanische
Untersuchung ausgeschlossen hatten. Die Evaluierung der Knochendichte erfolgte mittels
Dual energy X-ray absorptiometry (DEXA) und wurde im Institut fiir Diagnostische und

Interventionelle Radiologie der Friedrich-Schiller-Universitat Jena durchgefiihrt.

4.2. Verteilung der Knochen auf Gruppen

Die Paare wurden so auf 3 Gruppen verteilt (Tabelle 1), dass keine signifikanten
Unterschiede bezliglich der Knochendichte zwischen den Gruppen bestanden.

8 Fibulae wurden mit Titan-Drittelrohrplatten versorgt. Mit biodegradierbaren Implantaten
wurden insgesamt 12 Proben versorgt, 6 davon mit ungekreuzten Schrauben (0/8X), 6 mit

gekreuzter Schraubentechnik (2/8X).
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Tabelle 1: Gruppenaufteilung der Fibulae in 3 Gruppen: % Rohr, 0/8X, 2/8X

Spendernummer Probe Gruppe | Spendernummer Probe Gruppe
Fibula 17/05 rechts 1 % Rohr Fibula 07/04 links 11 0/8X
Fibula 07/04 rechts 2 % Rohr Fibula 24/05 links 12 0/8X
Fibula 24/05 rechts 3 % Rohr Fibula 16/06 rechts 13 2/8X
Fibula 14/05 rechts 4 % Rohr Fibula 30/05 rechts 14 2/8X
Fibula 16/06 links 5 % Rohr Fibula 20/05 rechts 15 2/8X
Fibula 30/05 links 6 % Rohr Fibula 35/05 rechts 16 2/8X
Fibula 20/05 links 7 % Rohr Fibula 17/06 links 17 2/8X
Fibula 35/05 links 8 % Rohr Fibula 17/06 rechts 18 0/8X
Fibula 14/05 links 9 0/8X Fibula 06/06 rechts 19 2/8X
Fibula 17/05 links 10 0/8X Fibula 06/06 links 20 0/8X

4.3. Frakturmodell

Mit einer dreidimensionalen Gehrungssdge (lronside 133103, 550 mm Sageblatt,
Meno-Gruppe, Nivelles, Belgien) wurde standardisiert eine Danis-Weber-B-Fraktur
simulierende Osteotomie gesetzt. Die Knochen waren dazu auf der Gelenkflache aufliegend
eingespannt.

Die Frakturlinie wird definiert als eine im 45°-Winkel von anterior nach posterior
aufsteigende Osteotomie. Der Abstand von der Spitzenebene betrug anterior 3 cm und

posterior 4 cm (Abbildung 6).

Abbildung 6: Schematische Zeichnung des Frakturmodells
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4.4, Osteosynthese

Alle Implantationen der verschiedenen Osteosynthesen wurden von demselben Chirurgen
nach demselben standardisierten Protokoll durchgefiihrt. Die Lage der Platten und

Schrauben sowie die Einbettung in Kunststoff wurden mittels CT Gberpruft.

4.4.1. Osteosynthese mit der Drittelrohrplatte der Firma Kénigsee

Wir versorgten 8 Proben mit je einer 75 mm langen 6-Loch-Drittelrohrplatte aus Titan und je
6 Titanschrauben mit einem Durchmesser von 3,5 mm (Kbnigsee Implantate GmbH,
Konigsee-Aschau, Deutschland).

Nach Setzen einer senkrecht zum Bruchspalt verlaufenden Zugschraube erfolgte das

Anbringen der Drittelrohrplatte mit 2 distalen und 3 proximalen Schrauben (Abbildung 7).

Abbildung 7: Konventionelle Osteosynthese mit Titanplatte

4.4.2. Osteosynthese mit der Inion OTPS ™ Fibulaplatte

Es wurden die biodegradierbaren Platten und Schrauben des Inion oTPS™ Ankle System
(Inion Oy, Tampere, Finnland) verwendet, gefertigt aus einem Copolymer (PLLA und PDLLA)
und TMC.

Wir verwendeten je eine 75 mm lange 8-Loch-Platte sowie je 8 Schrauben mit 2,8 mm
Durchmesser und eine Zugschraube mit 3,1 mm Durchmesser. Die Platten haben eine Dicke

von 1,2 mm. Die Schrauben besitzen flache Schraubenkdpfe.
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Vor Anbringen der Platte wurde diese im 70°C warmen Wasserbad flr 1 min erwdarmt und
damit formbar gemacht. Per Hand erfolgte das Anmodellieren an den Knochen. Nach
Erkalten auf Zimmertemperatur blieb die geschaffene Form erhalten. Jede der Proben wurde

mit einer senkrecht zum Bruchspalt verlaufenden Zugschraube versorgt (Abbildung 8).

Abbildung 8: Osteosynthese mit der Inion OTPS ™ Fibulaplatte, Einbringen der Zugschraube

Die Schrauben zur Befestigung der Fibulaplatte wurden auf zwei verschiedene Weisen
eingebracht: Bei 6 der Fibulae erfolgte die Befestigung der Platte mittels 8 senkrecht zum
Implantat verlaufenden Schrauben (0/8X). Bei den anderen 6 Proben wurden die 2 nahe
dem Bruchspalt liegenden Schrauben so gesetzt, dass sie diesen kreuzten (2/8X). Die

restlichen 6 Schrauben verliefen senkrecht zur Platte (Abbildung 9).
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Die Fraktur kreuzende
Schraube

Die Fraktur kreuzende

Abbildung 9: Die biodegradierbare Platte wurde in 2/8X-Technik angebracht, zwei der acht
Schrauben kreuzen den Bruchspalt. Die Pfeile zeigen die Richtung der Schrauben an.

4.5. Einbettung mit Technovit” 3040

Um die biomechanische Testung durchfiihren zu kdnnen, mussten die Fibulae nach der
Versorgung mit dem jeweiligen Osteosyntheseverfahren auf eine Gesamtlange von 10 cm
gekirzt werden. Anschlieend wurde das proximale und distale Ende der Probe in je einer,
aus Stahl gefertigten, zylindrischen Form in einem Zweikomponentenkunststoff auf
MMA-Basis (Technovit® 3040, Heraeus Kulzer GmbH, Wehrheim, Deutschland) eingebettet.
Dabei befand sich der Bruchspalt 5 mm {ber der oberen Kante des Zylinders und der
Abstand zwischen den beiden Zylindern betrug 45 mm. Um wahrend der Tests eine Torsion
des Kunststoffes in der Form zu verhindern, wurde in die Innenflache des Zylinders eine axial
verlaufende Rinne eingefrast.

Um das Freiliegen der Implantate fir die Tests, aber auch fiir die Degradation durch

Hydrolyse, zu gewahrleisten, wurden die Platten und Schrauben mit einer etwa 4 mm dicken
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Schicht aus Knetmasse abgedeckt. Sobald der Kunststoff ausgehartet war, entfernten wir
diese wieder.
Die Osteosynthesen sowie die Einbettung im Kunststoff wurden anschlieBend mittels CT

kontrolliert (Abbildung 10).

Abbildung 10: CT-Kontrolle der Osteosynthesen und Kunststoffeinbettung. Links:
Titanplatten; rechts: Biodegradierbar in 0/8X-Technik, die Fibulaplatte ist von der
Einbettung ausgespart

4.6. Immersion in PBS nach der ersten Testung

Nach der ersten biomechanischen Testung wurden alle Proben der 3 Gruppen fiir 6 Wochen
in Phosphat-gepufferter Salzlésung (PBS) eingelegt. Die Temperatur von 37°C und den

pH-Wert von 7,4 hielten wir wahrend des gesamten Zeitraums konstant.

4.7. Biomechanische Testung

Alle Messungen wurden mit einer Universaltestmaschine (Zwick 1.0, Zwick GmbH,
Ulm, Deutschland)  durchgefiihrt. Diese war mit einer  100-N-Kraftmessdose
(Genauigkeitsklasse 0.1 N) ausgestattet. Fiir die Tests wurde ein Hebelarm genutzt.

Alle Proben wurden unmittelbar nach Implantation und nach 6 Wochen in gleicher Art und
Weise getestet. Die Belastung erfolgte in 8 Zyklen mit Nulldurchgang. Begonnen wurde mit
einem zerstérungsfreien Test der Torsionssteifigkeit, gefolgt von einem zerstorungsfreien

Test der Biegesteifigkeit.
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Gemessen wurden Kraft-Weg- bzw. Moment-Winkel-Verldufe. Die Messungen erfolgten

unter permanenter Befeuchtung der Implantate.

4.7.1. Torsion

Es wurde die Anderung von Kraft [N] und Weg [mm] bei Torsion um die Fibulaachse bei
fixiertem distalen und proximalen Ende gemessen. Hierbei erfolgte die Einleitung einer
definierten Kraft von 4 N Uber einen Hebelarm mit einer Lange von 60 mm. Das hieraus
resultierende Drehmoment betrug + 0,24 Nm. Die Verformung bei der Torsion war stets

elastisch. Der Testaufbau ist in Abbildung 11 dargestellt.

Abbildung 11: Testaufbau Torsion
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4.7.2. Biegung

Die Anderung von Kraft [N] und Weg [mm] bei mediolateraler Biegung wurde unter
Einleitung einer definierten Kraft von £4 N gemessen. Dies erfolgte bei fixiertem distalen und
proximalen Ende so, dass zwischen Kraftangriffspunkt und dem distalsten Punkt des
Bruchspaltes ein Hebelarm von 25 mm entstand. Die Verformung bei der Biegung war stets

elastisch. Der Testaufbau ist in Abbildung 12 dargestellt.

Abbildung 12: Testaufbau Biegung

4.7.3. Biegung durch 100 N

Im Anschluss an die Messungen nach 6 Wochen erfolgte die Biegung durch eine medial und

distal wirkende Biegekraft von 100 N, gemessen wurde die maximale Auslenkung.
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4.8. Auswertung

Die ersten 3 Zyklen wurden als Setzzyklen angesehen und somit nicht zur statistischen
Auswertung herangezogen. Aus den Daten der 5 Messzyklen wurden die Biegungs- bzw.
Torsionssteifigkeiten sowie die Neutralen Zonen (NZ) ermittelt.

Berechnet wurde die Steifigkeit als Anstieg der Geraden durch die Kraft-Weg- bzw.
Moment-Winkel-Maxima. Die NZ stellt den Bereich dar, in dem ohne Krafteinwirkung eine
Bewegung stattfindet, in unserem Testaufbau 0 N beziehungsweise 0 Nm entsprechend. Sie
ist umso grofer, je instabiler eine Osteosynthese ist und reprasentiert somit die Laxizitat der
mechanischen Kette. Die NZ wurde aus der maximalen Weg- bzw. Winkeldnderung bei

Nulldurchgang ermittelt (Abbildung 13).

MNZ

Weg

Kraft

Abbildung 13: Bestimmung der NZ aus einer Hysteresekurve unserer Messungen

Fir die statistische Auswertung der Messwerte verwendeten wir das Programm SPSS
(SPSS fiir Windows, Version 13.0). Die Gruppen wurden wie folgt miteinander verglichen:

* 4 Proben der Gruppe %-Rohr vs. die kontralateralen 4 Proben der Gruppe 0/8X

* 4 Proben der Gruppe %-Rohr vs. die kontralateralen 4 Proben der Gruppe 2/8X

» 2 Proben der Gruppe 0/8X vs. die kontralateralen 2 Proben der Gruppe 2/8X
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Wir Uberpriiften die Normalverteilung der Ergebnisse durch den Kolmogorov-Smirnov- und
den Shapiro-Wilk-Test. Die Signifikanz von Differenzen beziiglich der Hydrolyse innerhalb
jeder Gruppe untersuchten wir mit Hilfe des Wilcoxon-Tests (Paarvergleich). Die
Unterschiede zwischen den drei Gruppen wurden mit dem Mann-Whitney-Test verglichen

und auf Signifikanz geprift. Als signifikant wurde ein p < 0.05 angenommen.
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5. Ergebnisse

Im Folgenden werden alle Ergebnisse als Mittelwerte + Standardabweichung angegeben.

5.1. Rontgenologische Untersuchung und DEXA

Aufgrund der rontgenologischen Untersuchung konnten Pathologien, wie beispielsweise
friihere Frakturen, ausgeschlossen werden.

In der DEXA-Messung betrug die mittlere Knochendichte 0,515 g/cm3 + 0,14 g/cm?3 innerhalb
einer Spanne von 0,3 g/cm?bis 0,8 g/cm3. Signifikante Unterschiede zwischen den

3 Gruppen gab es nicht.
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5.2. Torsion am Implantationstag und nach 6 Wochen

5.2.1. Steifigkeiten

Torsionssteifigkeit
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Abbildung 14: Torsionssteifigkeiten initial (hellgrau) und nach 6 Wochen (dunkelgrau).
Mit * gekennzeichnet sind signifikante Unterschiede.

Paarvergleich

Im Verlauf von 6 Wochen nahm die mittlere Torsionssteifigkeit der %5 Rohr-Gruppe von initial
0,5Nm/°+0,2 Nm/°® auf 0,4 Nm/° +0,1 Nm/° ab, dieser Unterschied ist mit einem p=0,075
nicht signifikant.

In beiden Gruppen mit biodegradierbaren Implantaten kam es zu signifikanten
Steifigkeitsverlusten: In der 2/8X-Gruppe fiel die mittlere Torsionssteifigkeit wvon
0,4 Nm/°+0,2 Nm/° auf 0,1 Nm/°+0,1 Nm/°. Dies entsricht einer signifikanten relativen
Differenz von 65% (p=0,027). Zu einer signifikanten Abnahme (p=0,046) der
Torsionssteifigkeit um 42 % kam es in der 0/8X-Gruppe. Hier betrug die Steifigkeit initial
0,1 Nm/° + 0,1 Nm/° und im Intervall 0,1 Nm/° £ 0,02 Nm/°.
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Gruppenvergleich

Die initiale mittlere Torsionssteifigkeit der -Rohr-Gruppe ist signifikant grofRer als die der
0/8X-Gruppe (p=0,003).

Im ersten Messdurchlauf waren die Unterschiede zwischen %-Rohr-Gruppe und 2/8X-Gruppe
nicht signifikant (p=0,606).

Nach 6 Wochen Degradation ist die Torsionssteifigkeit der ¥5-Rohr-Gruppe signifikant groRer
(p=0,002) als die der mit biodegradierbaren Implantaten versorgten Gruppen (0/8X, 2/8X).
Die mit biodegradierbaren Implantaten versorgten Fibulae zeigten sowohl vor (p=0,078) als

auch nach PBS-Immersion (p=0,054) keine signifikanten Unterschiede.

5.2.2. Neutrale Zonen

Neutrale Zone - Torsion
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Abbildung 15: Neutrale Zonen bei Torsion initial (hellgrau) und nach 6 Wochen
(dunkelgrau). Mit * gekennzeichnet sind signifikante Unterschiede.

Paarvergleich
Im Torsionstest kam es in der %-Rohr-Gruppe nach 6 Wochen zu einer Verringerung der

mittleren NZ von 0,4° + 0,3° auf 0,3° £ 0,1°. Dieser Unterschied ist nicht signifikant (p=0,73).
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In der 2/8X-Gruppe vergroRRerte sich die NZ im Intervall signifikant (p=0,028) um 100 %, zu
Beginn betrug die N2 0,9° + 1,4° und nach Degradation 1,9° £ 1,7°.
Auch in der 0/8X-Gruppe erhohte sich die NZ von initial 1,4°+0,6° auf 2,4° +2,4°, diese

relative VergréBerung um 73 % ist signifikant (p=0,028).

Gruppenvergleich

Im ersten Messdurchlauf gab es keine signifikanten Unterschiede in den Vergleichen
%-Rohr-Gruppe vs. 2/8X-Gruppe (p=0,796) sowie 2/8X-Gruppe vs. 0/8X-Gruppe (p=0,078).
Die initiale NZ der %-Rohr-Gruppe ist signifikant geringer (p=0,004) als die der 0/8X-Gruppe.
Die nach 6 Wochen bestimmte NZ der %-Rohr-Gruppe ist signifikant kleiner als die der
2/8X-Gruppe (p=0,002) und die der 0/8X-Gruppe (p=0,002), zwischen den letzten beiden

Gruppen waren Unterschiede eher zufalliger Natur (p=0,078).

5.3. Biegung am Implantationstag und nach 6 Wochen

5.3.1. Steifigkeiten
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Abbildung 16: Biegesteifigkeiten initial (hellgrau) und nach 6 Wochen (dunkelgrau).
Mit * gekennzeichnet sind signifikante Unterschiede.
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Paarvergleich

Der Abfall der Biegesteifigkeit in der »-Rohr-Gruppe von 17 N/mm £5,7 N/mm auf
16,7 N/mm % 4,9 N/mm ist mit einem p=0,80 nicht signifikant.

In beiden Gruppen mit biodegradierbaren Platten und Schrauben kommt es nach
Degradation zu einer signifikanten Reduktion der Steifigkeit im Biegungstest: Die
2/8X-Gruppe verlor mit initial 16,7 N/mm 7,3 N/mm und 6,2 N/mm 4,1 N/mm nach
6 Wochen 63 % der Steifigkeit (p=0,028). Die Biegesteifigkeit der 0/8X-Gruppe verringerte
sichvon 10,2 N/mm £ 4,5 N/mm auf 3,8 N/mm £ 1,3 N/mm um 63 % (p=0,028).

Gruppenvergleich

Im ersten Testdurchlauf waren die gemessenen Unterschiede in den Vergleichen
%-Rohr-Gruppe vs. 2/8X-Gruppe (p=0,796) sowie 2/8X-Gruppe vs. 0/8X-Gruppe (p=0,065)
eher zufalliger Natur. Die fiir die %-Rohr-Gruppe ermittelte Biegesteifigkeit ist mit p=0,028
signifikant groRer als die der 0/8X-Gruppe.

Die nach 6 Wochen bestimmte Biegesteifigkeit der %-Rohr-Gruppe ist signifikant hoher als
die der 2/8X-Gruppe (p=0,005) und die der 0/8X-Gruppe (p=0,002). Der Vergleich

2/8X-Gruppe vs. 0/8X-Gruppe ergab keine signifikanten Differenzen (p=0,262).
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5.3.2. Neutrale Zonen

Neutrale Zone - Biegung
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Abbildung 17: Neutrale Zonen bei Biegung initial (hellgrau) und nach 6 Wochen
(dunkelgrau). Mit * gekennzeichnet sind signifikante Unterschiede.

Paarvergleich

Die mittlere NZ der ¥%-Rohr-Gruppe verringerte sich nicht signifikant von 0,3 mm + 0,3 mm
auf 0,2 mm £ 0,1 mm (p=0,48).

Im Biegungstest der 2/8X-Gruppe nahm die NZ signifikant (p=0,046) um 105 % zu, indem sie
von 0,3 mm + 0,5 mm auf 0,7 mm * 0,3 mm anstieg.

Die mittlere NZ der 0/8X-Gruppe bei Biegung betrug initial 0,4 mm 0,3 mm und

1,2 mm + 0,4° mm nach 6 Wochen. Diese VergroRerung von 200 % ist signifikant (p=0,028).

Gruppenvergleich

Bei der initialen Messung gab es zwischen allen Gruppen keine signifikanten Unterschiede
[%4-Rohr-Gruppe vs. 2/8X-Gruppe (p=0,245); %-Rohr-Gruppe vs. 0/8X-Gruppe (p=0,271);
2/8X-Gruppe vs. 0/8X-Gruppe (p=0,065)].

Die nach 6 Wochen bestimmte NZ der %-Rohr-Gruppe ist signifikant geringer als die der
2/8X-Gruppe (p=0,004) und die der 0/8X-Gruppe (p=0,002).
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Die nach 6 Wochen ermittelte NZ der 0/8X-Gruppe ist signifikant groRer als die der

2/8X-Gruppe (p=0,025).

5.4. Biegung durch 100 N nach 6 Wochen

Dislokation bei 100 N
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Abbildung 18: Biegung durch 100 N. Der Unterschied zwischen den Gruppen ist mit p=0,531
nicht signifikant.

Von den 6 Proben der 0/8X-Gruppe hielten 4 der Belastung im Mittel nur bis 54,1 N + 15,8 N
stand (40,3 N; 44,5 N; 46,2 N; 85,2 N). Es kam zum plétzlichen Abfall der Dislokationskurve
als Ausdruck eines strukturellen Problems. Die zwei librigen Proben wiesen bei Belastung
durch 100 N eine mittlere Dislokation von 11,4 mm auf (13,5 mm und 9,2 mm). Aufgrund des
geringen Stichprobenumfangs konnte keine statistische Auswertung durchgefiihrt werden.

2 der 8 Proben der %-Rohr-Gruppe ldsten sich bei der Testung aus der Einbettung und
wurden nicht in die statistische Auswertung einbezogen. Die verbleibenden 6 Proben zeigten
bei Belastung durch 100 N eine mittlere Dislokation von 8,1 mm + 1,3 mm.

Die 6 Proben der 2/8X-Gruppe wiesen bei Belastung durch 100 N eine mittlere Dislokation

von 8,7 mm % 2,0 mm auf.
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Es besteht kein signifikanter Unterschied bezliglich der Dislokation bei Biegung durch 100 N
zwischen der %-Rohr-Gruppe und der 2/8X-Gruppe (p=0,531) (Abbildung 18).
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6. Diskussion

Die Untersuchungen erfolgten an Kadaverfibulae. Dieses Modell gilt als etabliert zur
biomechanischen Testung und wurde im Bereich des Sprunggelenkes in mehreren Studien
angewandt (Milner et al. 2007, Minihane et al. 2006, Kim et al. 2007, Dunn et al. 2004). Die
Untersuchung anhand solcher Proben wird der Situation in vivo am ehesten gerecht. Um zu
groRe interindividuelle Unterschiede auszuschlieBen, erfolgten eine Bestimmung der
Knochendichte mittels DEXA sowie der réntgenologische Ausschluss alter Frakturen. Dabei
ist anzumerken, dass das mittlere Alter der Spender der Fibulae bei 74,5 Jahren liegt und
somit eher von reduzierter Knochenqualitdt auszugehen ist. Klinisch relevant ist neben
Patienten dieser Altersgruppe jedoch auch Patientengut mittleren sowie jlingeren Alters.
Durch Simulation der Weber-B-Fraktur anhand einer Sage entstehen im Vergleich zu einer
Fraktur in vivo relativ glatte Frakturkanten. Die Stabilitdt der Osteosynthese ist neben
anderen Parametern auch von der interfragmentdren Reibung wahrend der Belastung
abhangig. Eine Verzahnung der Fraktur kann in unserer Studie nicht in demselben Malie
stattfinden, wie bei einer reellen Weber-B-Fraktur und stellt damit ein ,,worst-case-scenario”
dar. Andererseits reduziert eine standardisiert reproduzierbare Fraktur die Variablen im
Experiment.

Mehrere Autoren flhrten biomechanische Kadavertests mit einer axialen Belastung von bis
zu 720 N durch, bei welchen die Fibula in ihrer anatomischen Umgebung des OSG belassen
wurde und je nach untersuchter Fraktur eine Osteotomie gesetzt und Bander gespalten
wurden (Kim et al. 2007, Dunn et al. 2004, Minihane et al. 2006). Ein solcher Versuchsaufbau
erfordert eine Belastung in der GréBenordnung mit etwa einem Sechstel des Kérpergewichts
auf der Fibula lastend (Lesic und Bumbasirevic 2004). Da wir im Gegensatz dazu die Kraft
senkrecht zur Achse einer isolierten Fibula einleiteten und sicher im elastischen Bereich
testen wollten, wahlten wir eine geringere Belastung.

Die biomechanische Testung in 2 Ebenen stellt die Aufteilung der Komplexbewegung in ihre
Hauptrichtungen und damit eine Vereinfachung der Belastungssituation in vivo dar. Sie

berlicksichtigt nicht ausreichend die dynamische Beanspruchung des AuBenknéchels als Teil
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des OSG. Dennoch erwies sich das Modell als geeignete Methode zum Vergleich der
verschiedenen Osteosynthesematerialien und Implantationstechniken.

Der Versuchsaufbau unserer Untersuchung entstand in Anlehnung an eine Studie von Koval
et al. (Koval et al. 1997). In dieser wurden die wahrend des Gehens auf den AulRenkndchel
einwirkenden Biege- und Rotationskrafte, verursacht durch die Interaktion mit dem Talus
und den Banderzug, simuliert. Im nicht destruktiven Biegungstest wurde die horizontal an
einer Seite eingespannte Fibula senkrecht zu ihrer Achse mit 20 N belastet (Koval et al.
1997). Wie von Maruyama et al. beschrieben, belasteten wir die Proben gemal unseren
Voruntersuchungen mit einer Kraft von 4 N, die lediglich zu einer Verformung im elastischen
Bereich fihrt (Maruyama et al. 1996). Somit gewahrleisteten wir die Vergleichbarkeit der
initialen Tests mit den Tests im Intervall nach 6 Wochen. Aufgrund dessen fiihrten wir einen
5 Zyklen umfassenden, quasistatischen zerstorungsfreien Test zur Bestimmung der
Steifigkeit und der Laxizitat der Konstruktion (NZ) am Implantationstag und nach 6 Wochen
durch. Wir gehen davon aus, dass aufgrund der geringen Standardabweichung die Anzahl
von 5 Messzyklen ausreichend ist, um den Einfluss von Zufallsfehlern durch
Mittelwertbildung zu mindern und sicher im nicht destruktiven Bereich zu testen.

Uber einen Zeitraum von 6 Wochen wurden alle mit Osteosynthesen versorgten Fibulae bei
37° und einem pH-Wert von 7,4 in PBS aufbewahrt. Diese Form der in-vitro-Simulation der
Biodegradation ist etabliert (Amsden et al. 2006, Bozic et al. 2001, Farrar und Gillson 2002,
Mainil-Varlet et al. 1997, Proikakis et al. 2006). Da die Dauer von 6 Wochen die vulnerable
Phase nach operativer Versorgung einer Sprunggelenksfraktur darstellt (Walling und Sanders

2007), wahlten wir dieses Zeitintervall zwischen unseren Tests.

Die biodegradierbaren Osteosynthesen der Gruppe 2/8X erzielten im Vergleich mit
Titandrittelrohrplatten in den initialen Tests sowohl in Biegungs- und Torsionssteifigkeit als
auch bezlglich der NZ keine signifikanten Unterschiede. Hingegen wies die 0/8X-Gruppe
gegeniber der Titanplatten-Gruppe im ersten Messdurchlauf eine geringere Stabilitdt auf,
ausgenommen der NZ im Biegungstest. Mit der gekreuzten Schraubentechnik zur
Anbringung der biodegradierbaren Platte erreichten wir eine stabile Osteosynthese, deren
initiale biomechanische Leistung sich nicht signifikant von der der Drittelrohrplatte aus Titan

unterscheidet.
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Bei der Interpretation dieser Ergebnisse ist zu beriicksichtigen, dass die Vergleichbarkeit der
Gruppen eingeschrankt ist, da unterschiedlich viele Schrauben mit verschiedenen
Durchmessern eingebracht wurden. Auch die Anordnung und Positionierung der Schrauben
erfolgte nicht in gleicher Art und Weise. Durch die versetzte Anordnung der Schraubenlécher
stehen bei gleicher Liange der Platten von 75 mm bei der biodegradierbaren Platte 2 Locher
mehr zur Verfliigung (8 Locher anstelle von 6 Lochern). Die Gruppen unterscheiden sich
demzufolge nicht allein durch das Material der Osteosynthese. Die biodegradierbaren
Schrauben in dem von uns durchgefiihrten Test verfliigen nur {ber rudimentare
Gewindegange.

Bei Verwendung einer ungekreuzten Schraubentechnik ist mit metallischen Implantaten eine
bessere Stabilitat zu erzielen als mit biodegradierbaren Implantaten. Die Festigkeit der
Polymere ist zu gering, um Anzugsmomente entsprechend metallischer Schrauben zu
erzeugen, ohne dass der Schraubenkopf abgedreht wird (Hofmann et al. 1994). Bei der
Einbringung der Zugschraube ist das Anzugsmoment fir deren Funktion ausschlaggebend.
Das Torsionsmodul und Biegungsmodul eines PLA-Polymers ist weniger als halb so groR wie
das von Titan (Hofmann et al. 1994, Mainil-Varlet et al. 1997). Aus diesem Grund sind die
Gewinde biodegradierbarer Schrauben deutlich kleiner als die von Titanschrauben. Es
scheint fraglich, ob das Design einer metallischen Osteosynthese, welches wahrend
mehrerer Jahrzehnte fiir den Werkstoff Metall weiterentwickelt wurde, ohne weiteres auf
biodegradierbare Werkstoffe Gbertragbar ist.

Um abschlieRende Aussagen zu treffen, konnten erneute Tests mit den Frakturspalt
kreuzenden Titanschrauben in Betracht gezogen werden. Die klinische Relevanz einer
solchen Gruppe hingegen ist jedoch eher untergeordnet, da das etablierte
Standardverfahren auch ohne die kreuzenden Schrauben im klinischen Alltag ausreichend

Stabilitat liefert.

Innerhalb beider Gruppen mit biodegradierbaren Implantaten kam es zwischen der
ersten und zweiten Messung zu signifikanten  Steifigkeitsverlusten bezlglich aller
biomechanischen Parameter. In der »%-Rohr-Gruppe konnten nur, eher als zufillig
anzusehende, geringe Veranderungen gemessen werden.

Der innerhalb von 6 Wochen aufgetretene Steifigkeitsverlust der biodegradierbaren

Implantate lasst sich nicht allein durch die Hydrolyse des Polymers erklaren, da der grofite
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Festigkeitsverlust erst nach dem Dreifachen dieser Zeit erwartet wird (Inion Web Site 2005,
Inion Web Site 2008). Das Eintreten einer Relaxation der Frakturspaltkompression kann zum
Abfall der Stabilitat geflihrt haben, da metallische Implantate im Gegensatz zu Biopolymeren
ein geringeres Relaxationsverhalten zeigen (Hofmann und Wagner 1993, Hofmann et al.
1994). Eine biodegradierbare Schraube kann im kortikalen Knochen innerhalb von 7 Tagen
bis zu 20 % ihrer initialen Kompressionskraft verlieren und so eine Lockerung des
Implantates mit vermehrter Beweglichkeit der Fraktur verursachen. Eine metallische
Schraube hingegen verliert im gleichen Zeitraum nur etwa 10 % an Kompressionskraft, am
ehesten bedingt durch die Relaxation des Knochens selbst. Im spongiosen Knochen kénnen
Metallschrauben nur durch spezielle Gewinde die Kompression fir einige Tage erhalten,
biodegradierbare Schrauben verlieren hier ihre komplette Haltekraft innerhalb von
1,5 Tagen (Hofmann und Wagner 1993). Dieser Effekt der Relaxation konnte erklaren, dass
es bei den biodegradierbaren Proben zum Steifigkeitsverlust kommt, wahrend die
Osteosynthesen aus Metall weiterhin stabil blieben.

Eine eventuelle bakterielle Besiedlung dirfte fiir den Abfall der Steifigkeit nicht ursachlich
sein, da in vitro die Anwesenheit von Erregern wie Escherichia coli, Candida albicans und
Staphylococcus epidermidis im Vergleich zum sterilen Kontrollmedium nicht zur
Beschleunigung des Abbaus von Polylactid fliihrt (Hofmann et al. 1990). Eine Veranderung
der Knochenstruktur ist eher unwahrscheinlich, da ansonsten auch bei den
Titanosteosynthesen ein signifikanter Stabilitatsverlust aufgetreten ware.

Interessanterweise  konnten bezlglich des 100-N-Biegungstests nach 6 Wochen
PBS-Immersion keine Unterschiede zwischen Drittelrohr-Gruppe und der 2/8X-Gruppe
festgestellt werden. Dies steht den Ergebnissen der zuvor durchgefiihrten zerstérungsfreien
Messungen kontrovers gegenliber. Speziell fir diese Aussage ist zu berlicksichtigen, dass
2 Proben mit Titanosteosynthesen nicht zur statistischen Auswertung herangezogen werden
konnten, da die Einbettung der Belastung nicht standgehalten hat. Die Osteosynthesen

waren zum Versagenszeitpunkt makroskopisch intakt.
Beziiglich der unterschiedlichen Schraubenpositionierung in den beiden mit

biodegradierbaren Implantaten instrumentierten Gruppen ist festzustellen, dass sowohl vor

als auch nach 6 Wochen Biodegradation fast keine signifikanten Differenzen der Steifigkeiten
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oder Laxizitdten zwischen diesen Gruppen darstellbar waren. Lediglich die NZ im
Biegungstest nach 6 Wochen ist in der 0/8X-Gruppe signifikant erhoht.

Im Vergleich zu der Titanosteosynthese schneiden die 2/8X-Osteosynthesen in der initialen
Messung jedoch deutlich besser ab. Diese Ergebnisse implizieren, dass die Fallzahl fur einen
direkten Vergleich der biodegradierbaren Gruppen untereinander zu gering ist. Im
Besonderen sprechen die Ausfille im Biegungstest mit einer Maximalkraft von 100 N auf
Seiten der 0/8X-Gruppe fiir Stabilitatsunterschiede durch die unterschiedliche
Schraubenlage.

Somit zeigen unsere Ergebnisse, dass durch den Frakturspalt kreuzende Schrauben eine
stabilere Osteosynthese geschaffen werden konnte. Wirken zwei weitere Schrauben
unterstitzend zur Zugschraube komprimierend auf den Bruchspalt, scheint dies die Stabilitat
der gesamten Osteosynthese zu erhéhen und die Platte vor zu starker Beanspruchung zu

schiitzen.

Nach unserem Wissen existiert nur eine vergleichbare, aktuelle biomechanische Studie, die
das von uns getestete biodegradierbare System untersuchte. Sie zeigte nach 12 Wochen
Biodegradation keine Anderung der Stabilitit der Osteosynthese (Vaininen et al. 2008).
Diese abweichenden Ergebnisse der Studie im Vergleich zu den Ergebnissen unserer
Untersuchung kdnnten aus den verschiedenen Konzepten resultieren. Vaananen et al.
verwendeten solide PE-Stibe (@ 13 mm) zur Simulation, wahrend wir eine Kadaverstudie
durchfuhrten. Die durchgdngig soliden PE-Stabe entsprechen am ehesten der Kortikalis des
Knochens, der spongitse Anteil wird komplett vernachlassigt. Es ist zu vermuten, dass durch
die solide Beschaffenheit der PE-Stdbe die eingebrachten Schrauben nur von auRen
degradieren und nicht, wie bei der Spongiosa einer humanen Fibula, auch innen einem
wassrigen Milieu ausgesetzt sind. AuRerdem verliert eine biodegradierbare Schraube im
kortikalen Knochen bis zu 20 % ihrer Kompressionskraft, im spongidsen Knochen ist bereits
nach 1,5 Tagen keine Kompression mehr messbar (Hofmann und Wagner 1993). Der Einfluss
der Spongiosa der humanen Knochen unserer Kadaverstudie konnte auch zu den
Unterschieden beigetragen haben. Auch die verwendeten Osteosynthesen haben
verschiedene Konzepte. Wahrend wir die durch die Zugschraube erreichte Kompression
durch die Platte sichern (Neutralisationsplatte), verzichten Vaananen et al. auf eine solche

Zugschraube und die Fixierung der Fragmente erfolgt nur tGber die Platte. Des Weiteren fuhrt
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die von Vaananen et al. eingeleitete axial wirkende Kraft von 10 N-100 N und eine
Rotationskomponente von 2° um die Langsachse der Platte zu einer vollig anderen
Beanspruchung des Osteosynthesematerials als in der von uns senkrecht eingeleiteten Kraft.
Wahrend Vaananen et al. die Proben polyzyklisch mit bis zu 36000 Zyklen auch auf
Materialermidung testeten, diente unsere Zyklenanzahl der Verminderung des

Zufallsfehlers.

Am AulBenknochel wurden bereits vielversprechende klinische Resultate mit
biodegradierbaren Systemen erzielt (Bostman et al. 1989, Eitenmiiller et al. 1996,
Jainandunsing et al. 2005). Allerdings stammen die meisten Ergebnisse von
Schrauben- und Pinosteosynthesen, welche aufgrund der geringeren Stabilitat einer héheren
Compliance der Patienten und einer verlangerten Ruhigstellung bediirfen (Bostman et al.
1989, Bostman und Pihlajamaki 2000a, Jainandunsing et al. 2005).

Plattenosteosynthesen aus PLLA wurden zur Versorgung von Sprunggelenksfrakturen
erstmals 1987 von Eitenmiiller und Mitarbeitern verwendet (Eitenmiller et al. 1988,
Eitenmdller et al. 1996). Es wurden 19 Frakturen mit 3 mm dicken Platten und 5,5 mm
durchmessenden Schrauben versorgt, alle Frakturen heilten aus. Nach 12 - 18 Monaten kam
es in dieser ersten Patientengruppe in 52,6 % der Falle zu Weichteilaufbruch mit AbstoRBung
von PLLA-Material oder zur operativen Restmaterialentfernung aufgrund lokaler Schmerzen.
Bei 21,6 % zeigte sich eine asymptomatische Schwellung und lediglich 26,3 % der Patienten
blieben vollig beschwerdefrei. Die Autoren reagierten auf diese Komplikationen, indem sie
daraufhin weitere 7 Patienten mit um 50 % volumenreduzierten 2 mm dicken Platten und
Schrauben mit sehr flachen Képfen versorgten. In dieser zweiten Patientengruppe kam es
selbst nach 4 Jahren nicht zu Weichteilproblemen. Die Autoren kamen zu dem Schluss, dass
biodegradierbare Platten und Schrauben zur Versorgung von Sprunggelenkfrakturen
verwendet und Weichteilkomplikationen durch den Gebrauch volumenreduzierter
Implantate reduziert werden konnen (Eitenmiller et al. 1996). Die mechanischen
Unterschiede zwischen Metall und biodegradierbaren Polymeren sollten sowohl beim Design
der Implantate als auch bei der Operationstechnik berticksichtigt werden (Hofmann et al.
1994, Hofmann 1995, Rokkanen et al. 2000). Die in unserer Untersuchung verwendeten
Platten sind verhéltnismaRig dinn (1,2 mm) und die Kopfe der Schrauben sind abgeflacht

(Inion OTPS™ Ankle System). Um ein niedrigeres Profil zu erhalten, kénnen die Platten nach
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Erwdrmung im Wasserbad an den Knochen anmodelliert werden. Die in der Ldnge 75 mm
messende Platte besitzt 8 Locher zur Anbringung mit Schrauben und zusatzlich kann bei
Bedarf ein weiteres Loch durch die Platte gebohrt werden. Durch dieses Implantatdesign ist
eine individuelle Positionierung der einzelnen Schrauben méglich. Laut Herstellerangaben
besitzt ein Polymer aus PLA und TMC eine erhohte Zug- und Biegefestigkeit sowie eine
verbesserte Resorptionsrate und infolgedessen eine bessere Gewebevertraglichkeit (Inion
Web Site 2005, Inion Web Site 2008).

Kukk und Nurmi setzten in einer aktuellen klinischen Studie die gleichen Platten und
Schrauben bei 57 Patienten mit Sprunggelenkfrakturen ein und erzielten gute Ergebnisse.
Hier kam es in 4 Fdllen von 50 nachuntersuchten Patienten nach 8 -18 Monaten zu
Weichteilproblemen (Kukk und Nurmi 2009).

Zum gegenwartigen Zeitpunkt wurde noch kein definitiver Referenzwert fir die tatsachlich
bendtigte Steifigkeit des Osteosynthesematerials zur adaquaten Fixierung einer
AulRenknochelfraktur ermittelt. Dennoch deuten mehrere Studien darauf hin, dass auch mit
den biomechanisch schwacheren biodegradierbaren Implantaten bei einem ausgewahlten
Patientenkollektiv eine ausreichende Stabilitdt erzielt werden kann (Bostman et al. 1989,
Eitenmdiller et al. 1996, Hirvensalo 1989, Hofmann 1995, Jainandunsing et al. 2005, Kankare
et al. 1996, Tschakaloff et al. 1994, Velkovski 1995).

Aus biomechanischer Sicht empfehlen wir die Verwendung von den Frakturspalt kreuzenden
Schrauben, um eine bessere Gesamtstabilitdit der Osteosynthese zu erreichen. Ob dies
intraoperativ. immer moglich ist, bleibt fraglich. Um die bei Belastung wirkenden
Biege- und Torsionskrafte so gering wie moglich zu halten, sollte der Patient postoperativ
langerfristig nur teilbelasten und vorsichtig physiotherapeutisch belibt werden. Die
Compliance des Patienten spielt eine nicht unbedeutende Rolle, da die zu frihe
Vollbelastung einer biodegradierbaren Osteosynthese zu deren mechanischen Versagen
fliihren kann (Kukk und Nurmi 2009). Eitenmdiller et al. erzielten gute funktionelle Ergebnisse
mit folgendem postoperativen Nachbehandlungsschema: bis zum Fadenzug nur gefiihrte
Bewegungen, anschliefend fiir 6 Wochen Gipsruhigstellung mit zunehmender Vollbelastung
bis zum Ende der 5. Woche postoperativ (Eitenmiiller et al. 1990, Eitenmiiller et al. 1996).
Das Nachbehandlungsschema von Kukk und Nurmi umfasst eine Schienung ohne Belastung

durch Verwendung von Unterarmgehstiitzen wahrend der ersten beiden postoperativen
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Wochen mit anschlieRender Teilbelastung bis zur 5. postoperativen Woche und ab diesem
Zeitpunkt zunehmender Vollbelastung mit Entfernung der Schiene 6 Wochen postoperativ
(Kukk und Nurmi 2009). Eines dieser Schemata kdnnte generell allen Patienten, welche sich
einer Versorgung einer Aullenknochelfraktur mit einer biodegradierbaren Osteosynthese
unterzogen haben, empfohlen werden.

Obwohl mehrere Studien von guten klinischen Ergebnissen komplexer bi- und trimalleolarer
Frakturen nach operativer Versorgung mit biodegradierbaren Implantaten berichten, ist es
unserer Meinung nach empfehlenswert, die Anwendung solcher Implantate auf isolierte
Frakturen des Malleolus lateralis vom Typ Weber A und B) bei genligend kooperativen
Patienten zu beschranken (Bostman et al. 1989, Eitenmiiller et al. 1996, Hirvensalo 1989,

Springer et al. 1998, Velkovski 1995).
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7. Schlussfolgerungen

Diese Arbeit untersucht unterschiedliche Konzepte zur Versorgung einer distalen
Fibulafraktur. Aus biomechanischer Sicht stellt die biodegradierbare Osteosynthese mit
2/8X-Technik eine vielversprechende alternative Therapieoption gegeniber der
Standardversorgung durch Metallimplantate dar. Die gekreuzte Schraubenposition scheint
biomechanisch sinnvoll zu sein. Deren klinische Umsetzbarkeit und Auswirkungen bei
Fibulafrakturen ist in vivo zu prufen.

Ebenso sollten zusatzliche Bemihungen unternommen werden, um Implantatdesigns zu
entwickeln, die den biologischen und mechanischen Eigenschaften biodegradierbarer
Polymere entsprechen.

Bevor Empfehlungen bezlglich des Gebrauchs solcher biodegradierbarer Implantate zur
Fixierung von Aulenknochelfrakturen getroffen werden konnen, sind sowohl weitere
biomechanische als auch klinische Untersuchungen erforderlich. Daflir sollten Patienten mit
einer hohen Compliance ausgewahlt werden. Vor allem Fragen nach dem Stabilitatsverlust

im Zeitverlauf und moéglichen Nebenwirkungen sollten geklart werden.
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