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rung bleibt, ist diese Stelle mit Bedacht den wichtigsten Menschen
in meinem Leben gewidmet: meiner Familie und meinen Freunden.
Ich danke euch für alle aufgebrachte Unterstützung, für’s geduldige
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5.1 Knöchernes Einwachsen von Implantaten . . . . . . . 97
5.2 Hydroxylapatit-Beschichtung . . . . . . . . . . . . . . 99
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Ekn Elastizitätsmodul des Knochens

~FI , FI Interfacekraft (vektoriell, dem Betrag nach)
FIa axiale Komponente der Interfacekraft
FIr radiale Komponente der Interfacekraft
~FK , FK Klemmkraft für die Primärstabilität

xv



~FL, FL resultierende Lastkraft
~FM resultierende Muskelkraft
~FN , FN Normalkraft zur Implantatoberfläche
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Kapitel 1

Einleitung

”There is no doubt:
the pioneering age of joint replacement

has come to an end.“

Das ist Morschers kritisch zusammenfassende Einschätzung der
vergangenen Entwicklung endoprothetischen Gelenkersatzes [2003,
S. 118]. Zugleich gibt er mit seiner Forderung nach fundierter und
grundlagenbasierter Implantatentwicklung einen richtungsweisenden
Ausblick auf die zukünftige Forschungsarbeit. Wesentliche Kritik-
punkte Morschers sind dabei die unzureichende multifaktorale Be-
trachtungsweise der Implantat-Knochen-Interaktion sowie die fehlen-
de Beachtung der Dynamik lebender Systeme und daher die tech-
nisch-mechanisch geprägte Sichtweise des Knochens als Implantatla-
ger. Das birge im Wesentlichen die Gefahr, dass ”today’s innovation
may well be tomorrow’s revision“ [ebd., S. 113].

So wurde Knochen über lange Zeit als im Wesentlichen unveränder-
liches Gewebe angesehen, dessen Funktionalität auf starres Stützen
und Tragen reduziert wurde. Dementsprechend ist die Implantatent-
wicklung von technischem Gedankengut geprägt. Daraus folgt die
unzureichende Berücksichtigung biologischer Prozesse einschließlich
deren Randbedingungen und Auswirkungen. Die dadurch fehlende
Umsetzung im Implantatdesign wird als Hauptursache für aseptische
Lockerungen angesehen, die zum Langzeitversagen lasttragender En-
doprothesen führen.
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Kapitel 1 Einleitung

Dementgegen erweist sich Knochen als dynamisches Gewebe, wel-
ches im hohen Maße einem strukturellen Wandel unterliegt. Bei der
Interaktion dieses anpassungsfähigen, hochgradig anisotropen, biolo-
gischen Materials mit starren, technischen Werkstoffen muss daher
die Komplexität der funktionellen Abhängigkeiten in lebenden Syste-
men in gebührendem Umfang berücksichtig werden. Ziel dieser Aus-
führungen soll es daher sein, die knocheninternen Umbauvorgänge
weniger als Störgröße und Versagensursache zu betrachten, sondern
diese regenerativen und adaptiven Fähigkeiten des Knochens als Po-
tential für die weitere Implantatoptimierung darzulegen.

Voraussetzung für diese veränderte Sichtweise ist die entsprechend
aufbereitete Vermittlung der bekannten physiologischen und morpho-
logischen Grundlagen dieser besonderen Funktionalität knöchernen
Gewebes. Nur so ist es möglich – durch die Verstärkung stimulie-
render Einflüsse und der Vermeidung inhibitorischer Faktoren – die
knochenimmanenten, reparativen und adaptiven Mechanismen für
die frühzeitige knöcherne Integration und der dauerhaften Veranke-
rung bestmöglich auszuschöpfen.

Daher werden zum einen in Kapitel 2 die Grundlagen und Mecha-
nismen der regenerativen und reparativen Prozesse ausgearbeitet, mit
denen Knochengewebe auf vorhandene Defektsituationen zur Wie-
derherstellung der Funktionalität reagiert. Da diese, wie aufgezeigt
wird, nicht grundsätzlich verschieden bei Frakturheilung und Ein-
heilung von Implantaten sind, kann der Forderung Pilliar [1991]
und Davies [2005] entsprechend, Wissen über Osteogenese auf die
Implantologie übertragen werden.

Zum anderen wird die immanente Anpassungsfähigkeit des Kno-
chens auf mechanische Bedingungen aufgegriffen, die im Zusammen-
hang mit den lastbedingten Einflüssen vor allem der Wahrung der
Funktionalität dienen. Begriffe wie bone remodelling, adaptive re-
sponse, funktionelle Anpassung oder Wolffsches Gesetz bestimmen
daher die orthopädische und biomechanische Literatur zum Kno-
chenverhalten. Die zugrunde liegenden Mechanismen sind wegen der
veränderten Belastungssituation nach Einbringen eines technischen
Fremdkörpers von besonderer Relevanz für die optimierte Interakti-
on der Implantate mit dem umliegenden Knochengewebe. Die biome-
chanische Analyse der knöchernen Strukturen in Kapitel 3 und die
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Ausarbeitung der mechanosensorischen Grundlagen der Anpassungs-
fähigkeit in Kapitel 4 soll der Identifizierung und Verdeutlichung wei-
terer Optimierungspotentiale dienen.

Zur Darstellung der funktionellen Zusammenhänge zwischen Kno-
chenregeneration und den Vorgängen im Implantat-Knochen-Inter-
face dient anschließend Kapitel 5.1. Durch deren Anwendung auf die
Implantatoptimierung kann die knöcherne Integration der Implan-
tate zu einem frühen Zeitpunkt erzielt werden. Diese ist Grundvor-
aussetzung für eine dauerhafte, lasttragende Implantatverankerung.
Die der Optimierung dienlichen, funktionellen Zusammenhänge zwi-
schen veränderter Belastungssituation und den adaptiven Prozessen
im Knochen werden in Kapitel 5.2 aufbereitet.

Da aseptische Lockerungen als Folge von eingeleiteten Kräften und
Bewegungen auftreten, ist der Fokus der Arbeit auf lasttragende Im-
planate gelegt, wie man sie insbesondere in der Endoprothetik findet.
Die abgeleiteten Prinzipien können daher wegen der weniger komple-
xen Zusammenhänge auf unbelastete Implantate übertragen werden.
Des Weiteren werden die Optimierungspotentiale konkretisiert am
proximalen Femur dargestellt. Hintergrund ist zum einen die beson-
dere Relevanz für die Endoprothesenentwicklung am Laser Zentrum
Hannover e.V. als beteiligte Einrichtung im SFB 599 (”Zukunftsfä-
hige bioresorbierbare und permanente Implantate aus metallischen
und keramischen Werkstoffen“). Zum anderen erleichtert die hohe
Komplexität der biomechanischen Situation am proximalen Femur
die Übertragbarkeit der Prinzipien auf andere skelettale Bereiche.

Zur Schaffung der notwendigen Basis für die weitere, optimierte
Implantatentwicklung werden die identifizierten Optimierungspoten-
tiale in Kapitel 6.1 zusammenfassend dargestellt und in Kapitel 6.2
systematisiert. Wesentlicher Bestandteil ist dabei die Darstellung der
sich ergebenden komplexen Abhängigkeiten der Designparameter auf
Grund der hohen Komplexität und Multifunktionalität des interagie-
renden, biologischen Gewebes. Die aus den identifizierten Optimie-
rungsmöglichkeiten abgeleiteten Designmerkmale werden beispielhaft
in der Veranschaulichung dienenden Prinzipskizzen dargestellt, die
als Grundlage und Anregung des weiteren, konstruktiven Entwick-
lungsprozesses dienen sollen.
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Kapitel 2

Mechanobiologie der Knochenheilung
und -regeneration

2.1 Bildung und Regeneration von
Knochengewebe

Regenerative Prozesse im Knochen, ausgelöst durch Beschädigungen
oder Zerstörung der knöchernen Strukturen und daraus resultierende
Beeinträchtigungen in deren Funktion, sind eine Kaskade zellulärer
Abläufe, mit dem Ziel, die ursprüngliche Funktionalität wieder herzu-
stellen [Jingushi und Bolander 1991]. Dieses regenerative Poten-
tial ist essentiell angesichts der Bedeutung des skelettalen Systems
für den gesamten Organismus. Neben den Stütz-, Schutz- und Be-
wegungsfunktionen des Skelettes spielen knöcherne Strukturen eine
entscheidende Rolle bei stoffwechselphysiologischen Vorgängen, wie
z. B. der Blutbildung, der Fettspeicherung oder der Regulierung des
Mineralhaushaltes des Körpers [Sommerfeldt und Rubin 2001].

Angesichts der Lebensnotwendigkeit dieser vielfältigen Funktiona-
lität ist es nicht verwunderlich, dass Knochen über einen komplexen
Mechanismus von Gewebereaktionen verfügen, um entstandene Schä-
den zu beheben. Neben der natürlichen Bruchheilung, wie sie bei feh-
lender medizinischer Versorgung in ”freier Wildbahn“ auftritt, greifen
diese Mechanismen bei orthopädischen und chirurgischen Eingriffen,
wie z. B. Distraktionsosteosynthesen oder dem Einsatz lasttragender
Endoprothesen als Gelenkersatz.
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Kapitel 2 Mechanobiologie der Knochenheilung und -regeneration

2.1.1 Mechanobiologische Regulation und die Theorie
der Gewebedifferenzierung

Nach Carter und Beaupré [2001, S. 162] spielt in der skelettalen
Regeneration die unterschiedliche Ausdifferenzierung pluripotenter
Mesenchymzellen eine Schlüsselrolle. Je nach herrschenden Bedin-
gungen sind sie in der Lage in (faseriges) Bindegewebe (fibrous tis-
sue), Knorpel (cartilage), Faserknorpel (fibrocartilage) oder Knochen
(bone) zu differenzieren1. Gesteuert werden diese Prozesse sowohl
von genetischen als auch von epigenetischen Faktoren (ausführlich
nachzulesen bei Cowin [2004]), wobei bei Letzteren insbesondere
die biomechanischen Bedingungen und die Durchblutungsverhältnis-
se im betroffenen Gewebeareal hervorzuheben sind [Claes und Hei-
gele 1999; Carter und Giori 1991]. In Ergänzung dazu verstärkten
Carter [1984, 1987] sowie Carter et al. [1987] den Gesichtspunkt
der Biomechanik durch Erweiterung auf den Verlauf der Belastungs-
situation (mechanical loading history)2. Denn im Gegensatz zu der
meist üblichen Annahme eines typischen Lastfalls (z. B. Einbeinstand
oder Treppensteigen) ist der Knochen im Alltag von verschiedensten
Belastungssituationen betroffen – mit zum Teil erheblich variierender
Zyklenzahl und Auftretenshäufigkeit (siehe Abb. 4.3, S. 75) [Mor-
lock et al. 2001; Fritton et al. 2000, 1999]. Claes und Heigele
[1999] sowie Claes et al. [1998] hingegen erweiterten die einfluss-
nehmenden Umgebungsbedingungen auf das osteogenetische Poten-
tial (osteogenic potential), welches neben der Blutversorgung auch
von der biochemischen Rahmensituation (z. B. Hormone und Wachs-
tumsfaktoren) bestimmt wird.

Wegen der großen Bedeutung der Differenzierung des Stützgewebes
für die skelettale Regeneration war insbesondere das Verständnis der
mechanischen Wechselwirkungen Ziel vieler Untersuchungen. Den-
noch muss heute immer noch eingestanden werden, dass der genaue
Mechanismus nach wie vor unbekannt ist [Cowin 2007; Wang et al.
2007; Bonewald 2006; Gardner und Mishra 2003; Loboa Po-

1die Auflistung wurde bewusst auf die für die knöcherne Regeneration relevanten
Gewebearten beschränkt

2in deutschsprachigen Publikationen auch als
”
Lastgeschichte“ wiedergegeben;

im Sinne der zeitlichen Summation einwirkender Belastungen
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2.1 Bildung und Regeneration von Knochengewebe

lefka et al. 2002; Claes und Heigele 1999]. Dieses erwünschte
Verständnis ”how mechanical or physical conditions regulate biologic
processes“ [Carter et al. 1998, S. 42] wird allgemein als Mechano-
biologie bezeichnet (mechanobiology), da nicht unterschieden wird,
ob die Einflussfaktoren auf organischer, zellulärer oder molekularer
Ebene angreifen. Im Gegensatz dazu versteht man nach Burger
und Klein-Nulend [1999a] unter Mechanotransduktion (mecha-
notransduction) die zelluläre bzw. subzelluläre Antwort biologischer
Strukturen auf mechanische Einflüsse (weiterführende Informationen
bei Bromme [2000]).

Bereits 1895 äußerte Roux die Vermutung, dass mechanische Be-
lastungen verantwortlich seien für die Zelldifferenzierung [zitiert nach
Pauwels 1973, S. 5]. Konkret nannte er Druck als Reiz für die Bil-
dung von Knochengewebe, Zug als Ursache für die Ausdifferenzie-
rung von Bindegewebe und Schub (mit möglicher Überlagerung durch
Druck und Zug) als Auslöser für die Bildung von Knorpel.

Pauwels hingegen wird der Verdienst zugesprochen, als erster In-
varianten des Verformungszustandes für die Beschreibung der Ge-
webedifferenzierung verwendet zu haben [Carter und Giori 1991,
S. 368]. Im Gegensatz zur Roux’schen Lehre reduzierte Pauwels
die Einflussfaktoren auf ”zwei Qualitäten von mechanischen Reizen
[. . . ] der reinen Gestaltsverzerrung und der reinen Volumenänderung“
[Pauwels 1973, S. 5].

Unter Ersterem, von ihm als Deformation oder einfach Dehnung
bezeichnet, verstand Pauwels eine Gestaltsänderung des elastischen
Körpers mit Verformung in eine Vorzugsrichtung, ganz gleich, ob die-
se durch Druck-, Zug- oder Schubbeanspruchung bedingt ist. Eine
Volumenänderung findet dabei nicht statt (Abb. 2.1 a). Durch die
Dehnung werden Mesenchymzellen zur Produktion von Kollagen sti-
muliert, welche sich in Richtung der größten Verformung ausrichten.

Dem gegenüber steht die Kompression, d. h. ein allseitig gleich
großer, demnach hydrostatischer Druck, der wegen der Richtungsun-
abhängigkeit keine Verzerrung der äußeren Gestalt nach sich zieht,
aber zu einer Volumenänderung der belasteten Zelle führt und Knor-
pelbildung auslöst (Abb. 2.1 b). Die schematische Darstellung , die
Kummer nach einer von Pauwels entworfenen Skizze anfertigte
[Pauwels 1973, S. 7], zeigt anschaulich diese Vorstellung (Abb. 2.2;
ausführliche Erläuterungen bei [Kummer 2005, 1980]).
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Kapitel 2 Mechanobiologie der Knochenheilung und -regeneration

(a) (b)

Abb. 2.1: Mechanische Reize der Gewebedifferenzierung. [Pauwels
1973, S. 5f.] (a) Verformung der äußeren Gestalt der Zelle mit eindeutiger Vor-
zugsrichtung. Die Ausbildung von Kollagenfibrillen infolge der elastischen Verzer-
rung der Zellen (gestrichelte Linien) geschieht nach Pauwels unabhängig von der
Ursache der Verformung (Druck- (D), Zug- (Z) oder Schubbeanspruchung (S)).
(b) Durch gleichmäßige äußere Kräfte hervorgerufene, hydrostatische Kompres-
sion des Zellinneren.

Diese als ”Theorie der kausalen Histogenese“ bekannt gewor-
dene Anschauung, galt lange Zeit als ”am besten begründete Ar-
beitshypothese“ [Hegelmaier 1993, S. 20]. Wegen der vorhandenen
Kritik kann sie aber nicht unkommentiert bleiben. So ist es zwar
richtig, dass Knorpelbildung durch hydrostatischen Druck begüns-
tigt wird; Knorpelwachstum oder gar dessen Verknöcherung durch zu
hohe Druckbelastungen aber gerade verhindert werden [Carter und
Beaupré 2001, S. 163]. Des Weiteren enthält Pauwels’ Schema kei-
ne Zone direkter Knochenbildung, da es nach seiner Meinung ”keinen
spezifischen mechanischen Reiz [. . . ] für die Bildung von Knochen-
gewebe“ gibt [1973, S. 6]. Darüber hinaus erfasste Pauwels keine
hydrostatische Dehnung [Carter et al. 1998, S. 45] und berücksich-
tigt auch keine nichtmechanischen Einflussfaktoren, wie insbesondere
die Durchblutungssituation.

Basierend auf dieser Kritik an der kausalen Histogenese entwickelte
die Gruppe um Carter Ende der 80 er Jahre eine neue Theorie der
Gewebedifferenzierung (tissue differentation theory), die den Zu-
sammenhang zwischen Gewebeausbildung und Belastungsgeschichte
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2.1 Bildung und Regeneration von Knochengewebe

Abb. 2.2: Kausale Histogenese. [nach Hegelmaier 1993, S. 16].

(loading history) herzustellen versuchte (vgl. Claes und Heigele
[1999]). Die Neuerungen unter biomechanischem Gesichtspunkt wa-
ren die Berücksichtigung des Unterschiedes zwischen konstanter und
intermittierender Belastung (wiedergegeben durch die Berücksichti-
gung des zeitlichen Verlaufs [Carter und Beaupré 2001, S. 165]),
sowie die Erfassung eines Bereiches direkter Knochenbildung. Als
nichtmechanischer Einfluss wurde die Durchblutungssituation im Ge-
webe in die Überlegungen mit einbezogen (Abb. 2.3).

In Übereinstimmung mit Pauwels wird auch in den Vorstellungen
Carters et al. der den Spannungszustand beschreibende Tensor S
auf zwei skalare Größen reduziert. Diese sind Invarianten des Span-
nungstensors, d. h. derartige Kombinationen von Komponenten des
Tensors, dass ihr Werte unabhängig vom gewählten Koordinaten-
system sind. Solche Vergleichsspannungen σvgl dienen dazu, einen
Spannungszustand in vereinfachter Form zu beschreiben.
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Kapitel 2 Mechanobiologie der Knochenheilung und -regeneration

Dies geschieht durch mathematische Zerlegung des Spannungszu-
standes in zwei Anteile, was für jeden beliebigen Tensor möglich ist.
In der physikalischen Interpretation des Spannungstensors S (Gl. 2.1)
ist dies zunächst ein derartiger Belastungszustand bei dem, analog
den Vorstellung Pauwels, lediglich das Volumen, nicht aber die Ge-
stalt des Körpers eine Änderung erfährt.

S =

 σx τxy τxz
τyx σy τyz
τzx τzy σz

 (2.1)

Die dafür notwendige mathematische Formulierung lässt sich aus
Überlegungen zur Volumendehnung ableiten:

εx =
1
E

[σx − ν(σy + σz)]

εy =
1
E

[σy − ν(σz + σx)]

εz =
1
E

[σz − ν(σx + σy)]

(2.2)

Mit den Gleichungen 2.2, die wie die folgenden aus Issler et al.
[1997] und Gross et al. [1999] entnommenen wurden, und der Be-
ziehung εv = εx + εy + εz für die Volumendehnung ergibt sich:

εv =
1− 2ν
E

(σx + σy + σz). (2.3)

Daraus wird ersichtlich, dass die Volumenänderung proportional
zur 1. Invarianten I1 des Spannungstensors S ist, da gilt I1 = sp(S) =
σx + σy + σz. Zusätzlich kann aus der physikalischen Interpretation
abgeleitet werden, dass es sich um einen derartigen Spannungszu-
stand handeln muss, bei dem alle Schubspannungen verschwinden,
d. h. τij = 0. Die aus dieser Bedingung resultierenden Normalspan-
nungen heißen in diesem speziellen Spannungszustand Hauptspan-
nungen σh. Ihre zugehörigen Richtungsvektoren werden als Haupt-
achsenrichtungen bezeichnet, die das Hauptachsensystem bilden. In
ihm nimmt der Spannungstensor die Diagonalform SH an:
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2.1 Bildung und Regeneration von Knochengewebe

SH =

 σ1 0 0
0 σ2 0
0 0 σ3

 (2.4)

Wegen der Forderung nach allseitig gleichgroßer Kompression oder
Expansion, die keine Vorzugsrichtung aufweist, wird die mittlere Nor-
malspannung σm = 1

3 (σx+σy +σz) eingeführt, durch die aus SH der
hydrostatischen Anteil Shyd des Spannungstensors hervorgeht:

Shyd =

 σm 0 0
0 σm 0
0 0 σm

 . (2.5)

Dieser Tensor beschreibt somit einen derartigen Spannungszustand,
bei dem die hydrostatische Spannung (hydrostatic stress)

σhyd = σm =
1
3

(σx + σy + σz) (2.6)

gleichmäßig nach allen Richtungen wirkt und deshalb rein volume-
trische Verformung auftritt (isotroper Spannungszustand).

Dem gegenüber steht eine Belastung, die zu Verformungen mit Vo-
lumenkonstanz führt und sich aus der Abweichung des realen Span-
nungszustandes S vom hydrostatischen Zustand Shyd errechnen lässt:

Sdev = S− Shyd =

 σx − σm τxy τxz
τyx σy − σm τyz
τzx τzy σz − σm

 (2.7)

Für den hydrostatischen Anteil existiert mit σhyd bereits eine koor-
dinatensystemunabhängige, d. h. invariante Vergleichsspannung σvgl.
Für den Spannungsdeviator Sdev können in ähnlicher Weise geeigne-
te Komponentenkombination gefunden werden.

Ausgangspunkt der notwendigen Berechnungen ist eine definitions-
bedingte Besonderheit des Spannungsdeviators. Dessen erste Invari-
ante J1 = sp(Sdev) verschwindet entsprechend Gleichung 2.8.
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J1 = sp(Sdev) = (σx − σm) + (σy − σm) + (σz − σm) =
= (σx + σy + σz)− σm = 0

(2.8)

Durch diese charakteristische Eigenschaft wird im Hauptachsensys-
tem eine Ebene D (Deviatorebene) durch den Koordinatenursprung
aufgespannt, die durch den Normalenvektor ~ndev = [1; 1; 1]T beschrie-
ben wird. Der in dieser Ebene liegende Spannungsvektor ~sdev ergibt
sich aus dem Spannungstensor SH und dem normierten Normalen-
vektor zu:

~sdev = SH ~ndev
|~ndev|

=

 σ1 0 0
0 σ2 0
0 0 σ3

 1√
3

 1
1
1

 =
1√
3

 σ1

σ2

σ3


(2.9)

Dieser lässt sich definitionsgemäß in die senkrecht zur Deviator-
ebene wirkende, hydrostatische Spannung σhyd und eine in der Ebe-
ne liegende Schubkomponente τdev zerlegen. Mit Hilfe des Satz des
Pythagoras errechnet sich deren Betrag zu:

|τdev| =
√
|~sdev|2 − σ2

hyd =

=

√
1
3

(σ2
1 + σ2

2 + σ2
3)− 1

9
(σ1 + σ2 + σ3)2 =

=
1
3

√
(σ1 − σ2)2 + (σ2 − σ3)2 + (σ3 − σ1)2

(2.10)

Vergleicht man diese mit der 2. Invarianten J2 des Spannungsdevia-
tors, die man aus

J2 = −1
6

[(σx − σy)2 + (σy − σz)2 + (σz − σx)2] + (τ2
xy + τ2

yz + τ2
zx)]

= −1
6

[(σ1 − σ2)2 + (σ2 − σ3)2 + (σ3 − σ1)2]

(2.11)
berechnet, so stellt man fest, dass mit τdev eine ebenfalls koordina-
tensystemunabhängige Vergleichsspannung gefunden wurde. Mit ihr
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2.1 Bildung und Regeneration von Knochengewebe

lässt sich der deviatorische Anteil (deviatoric component bzw. dis-
tortional stress) des auf das Gewebe wirkenden Spannungszustandes
berechnen. Vereinfachend wird in der Literatur auch häufig nur von
Dehnung (strain) gesprochen, wenn die volumenkonstante (isochore)
Verzerrung eines Körpers gemeint ist.

Identische Beziehungen gelten für den die Verformungen beschrei-
benden Verzerrungstensor V, welcher sich analog in einen hydrosta-
tischen Vhyd und einen deviatorischen Anteil Vdev zerlegen lässt
(Gl. 2.12). Mit Einführung der mittleren Dehnung εm = εhyd =
1
3 (εxx+ εyy + εzz) beschreibt Vhyd die reine Volumendehnung (Dila-
tation, isotrope Dehnung). Die auftretenden Verzerrungen im Körper
können somit ebenfalls durch die hydrostatische Dehnung εhyd be-
schrieben werden (volumetric, hydrostatic oder dilatational strain).
Ergänzend dazu beschreibt Vdev die reine Gestaltsänderung bei kon-
stantem Volumen (Distorsion).

V =

 εx
1
2γxy

1
2γxz

1
2γyx εy

1
2γyz

1
2γzx

1
2γzy εz

 =

=

 εhyd 0 0
0 εhyd 0
0 0 εhyd


︸ ︷︷ ︸

Vhyd

−

 εx − εhyd 1
2γxy

1
2γxz

1
2γyx εy − εhyd 1

2γyz
1
2γzx

1
2γzy εz − εhyd


︸ ︷︷ ︸

Vdev

(2.12)
Die zugehörige Vergleichsdehnung εvgl = εdev ergibt sich aus der

formalen Definition εvgl = σvgl

E , die jeder Vergleichsspannung σvgl ei-
ne entsprechende Vergleichsdehnung zuordnet. Die deviatorische oder
isochore Dehnung εdev (distortional oder octahedral strain) erhält
man damit aus der Beziehung:

εdev =
τdev
E

=
1

3E

√
(σ1 − σ2)2 + (σ2 − σ3)2 + (σ3 − σ1)2 (2.13)

Aus dem mathematischen Zusammenhang von Hauptdehnungen
εh und Hautspannungen σh (Gl. 2.14), welcher für homogene, isotro-
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pe Materialien gilt (da hier die Hauptdehnungsrichtungen mit den
Hauptspannungsrichtungen übereinstimmen)

σh =
E

1 + ν
[εh +

ν

1− 2ν
εv] mit h = 1..3 (2.14)

und der Bestimmungsgleich für die Volumendehnung εv

εv =
1− 2ν
E

(σ1 + σ2 + σ3) (2.15)

ergibt sich allgemein für die Hauptspannungen:

σh =
E

1 + ν
[εh +

ν

E
(σ1 + σ2 + σ3)] mit h = 1..3 (2.16)

Bei Blick auf die Gleichung 2.13 wird deutlich, dass der stets iden-
tische Term ν

E (σ1 +σ2 +σ3) bei paarweiser Subtraktion verschwindet
und man somit für εdev nach Einsetzen von Gleichung 2.16 in 2.13
und Ausklammern von ( E

1+ν )2 die Bestimmungsgleichung 2.17 erhält.

εdev =
1

3E

√
(
E

1 + ν
)2[(ε1 − ε2)2 + (ε2 − ε3)2 + (ε3 − ε1)2] =

=
1
3

1
1 + ν

√
(ε1 − ε2)2 + (ε2 − ε3)2 + (ε3 − ε1)2

(2.17)
Um insbesondere dem viskoelastischen Verhalten des undifferen-

zierten Mesenchyms gerecht zu werden, wurde von Carter et al. die
Beschreibung des mechanischen Belastungszustandes auf dessen Ver-
lauf ausgedehnt. So kann erfasst werden, dass zeitlich sehr langsame
Belastungen durch das Relaxationsverhalten des Gewebes und mögli-
che Ausgleichsvorgänge durch strömende Flüssigkeiten ganz anderen
Einfluss nehmen, als sehr schnell und kurzzeitig wirkende Kräfte.

Diese Theorie der Gewebedifferenzierung wird durch Abb. 2.3 sche-
matisch wiedergegeben. Daraus ist ersichtlich, dass bei Belastungzu-
ständen, die oberhalb einer kritischen Verzerrung der Mesenchym-
zellen liegen (die sogenannte tension line), Knochen nicht gebildet
werden kann und analog zu den Vorstellungen Pauwels’ die Zellen
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2.1 Bildung und Regeneration von Knochengewebe

zur Produktion von Kollagen angeregt werden. Anschaulich ist eben-
so die Einführung einer pressure line, die Gewebe mit hohem Sauer-
stoffbedarf von solchen mit geringeren Ansprüchen an die Durchblu-
tung trennt. Neben einer möglichen, direkten Beeinflussung des Ge-
webes durch hydrostatischen Druck wird vor allem dessen indirekte
Wirkung durch die Verschlechterung der kapillaren Blutversorgung
vermutet. Da Knorpel und Faserknorpel eine geringere Stoffwechsel-
aktivität haben als Knochen und (faseriges) Bindegewebe, werden
diese links der pressure line durch die weniger anspruchsvollen Ge-
webe ersetzt.3

Abb. 2.3: Theorie der Gewebedifferenzierung nach CARTER et al. [Car-
ter und Beaupré 2001, S. 166, 46] Schematische Veranschaulichung des Einflus-
ses von hydrostatischem Druck und Schubdehnungen auf die Differenzierung von
Mesenchymgewebe. In Gebieten schlechter Durchblutung (links der pressure li-
ne) kann sich Knochen nicht bilden und es kommt stattdessen zur Ausbildung
knorpeliger Gewebe.

Gegenwärtig befindet sich ebenfalls diese Hypothese in der wis-
senschaftlichen Diskussion. Zu beachten ist, dass alle bisherigen Er-
klärungsmodelle rein qualitativer Natur sind und keine Aussagen zu
absoluten Werten von Dehnungen oder Drücken machen.

3eine ausführliche Darstellung der kausalen Zusammenhänge zwischen Belas-
tungsverhältnissen und Gewebedifferenzierungen bei Carter und Beaupré
[2001, S. 172–184]
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Diesen Kritikpunkt aufgreifend, stellten Claes und Heigele die
nach eigenen Angaben erste quantitative Zelldifferenzierungs-
theorie vor, bei der es vor allem um die Vorhersage der Ossifika-
tionsformen in Frakturspalten gehen sollte [1999]. Der etwas andere
Schwerpunkt spiegelt sich in der gewählten Veranschaulichung wider,
die ihren Fokus auf Carters Zone der direkten Knochenbildung hat.
Diese wurde durch die Untergliederung in desmale und chondrale Os-
sifikation erweitert (siehe Abb. 2.4).

Abb. 2.4: Quantitative Zelldifferenzierungstheorie nach CLAES et al.
[Claes und Heigele 1999, S. 265] Hypothetischer Zusammenhang zwischen me-
chanischen Bedingungen und der Gewebedifferenzierung in der Frakturzone.

Neu ist ebenfalls die Abkehr von der Verwendung der Invarianten
des Spannungszustandes hin zur Auswertung der lokalen Dehnungs-
zustände und die Ergänzung um die Annahme, dass Knochenneu-
bildung sich nur an der Grenze zu bereits mineralisiertem Gewebe
vollzieht. Validiert wurde die Hypothese durch vergleichende Unter-
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2.1 Bildung und Regeneration von Knochengewebe

suchungen von Kallusbildung in Tiermodellen und der mittels FEM
ermittelten Gewebedifferenzierung.

In Ergänzung dazu ist die Arbeit von Gardner und Mishra
[2003] zu sehen, die den Mangel an Claes’ Tauglichkeitsnachweis auf-
griffen und um Untersuchungen bei nicht transversalem Bruchverlauf
sowie bei überlagerten Torsions- und Biegebeanspruchung ergänzten.
Mit Ausnahme der desmalen Ossifikation in der frühen Heilungspha-
se wurde der Theorie eine gute Vorhersagbarkeit bescheinigt. Offen
bleibt die Frage, inwieweit die fehlende Berücksichtigung der Durch-
blutungssituation sich als nachteilig erweisen wird. Mit Blick auf die
Ausführungen Carters et al. ist eine Erweiterung um die Berück-
sichtigung des von Claes et al. selbst erwähnten osteogenetischen
Potentials wünschenswert.

Nicht unerwähnt soll in diesem Zusammenhang die Kritik Engel-
hardt [1983] an Pauwels bleiben, die an dem seiner Meinung nach
fehlenden ”abgeschlossenen Raum“ ansetzt [S. 20]. Insbesondere nach
Bruch des Knochens oder Implantation sei die Unversehrtheit des
Periostschlaues nicht gewährt. Dadurch könne kein hydrostatischer
Druck aufgebaut werden, da die Flüssigkeit ins umliegende Gewebe
gedrückt werde. Demnach ”liegt der Schluß nahe, daß bioelektrische
Potentiale Moleküle des Verletzungsexsudats ausrichten und damit
die erste Gewebsorientierung bestimmen“ [ebd. S. 21].

All die Kritik macht deutlich, dass die Zusammenhänge komplex
sind und sich nicht auf rein mechanistische Erklärungsmodelle re-
duzieren lassen. Das zeigen ebenfalls die Ausführungen von Frost
[1989], der darauf hinweist, dass die Struktur des neugebildeten Kal-
lus sich vorrangig an den einsprossenden Kapillaren orientiert. Da-
durch wird einmal mehr die zentrale Bedeutung der Blutversorgung
für die Gewebebildung und -differenzierung unterstrichen, welche Un-
tersuchungen zur Frakturheilung bestätigen (s. Kap. 2.2.6, S. 39).
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2.1.2 Ossifikation – knöcherne Gewebeneubildung

Allen mechanistischen Theorien über die Gewebedifferenzierung ist
seit Pauwels gemeinsam, dass die Ausdifferenzierung knöcherner
Gewebe nur in Bereichen mechanischer Ruhe erfolgen kann. Insbe-
sondere die Abbildungen 2.3 und 2.4 verdeutlichen, dass Knochenbil-
dung anfällig gegenüber Unruhe in Form wechselnder Dehnungszu-
stände ist. Pauwels formulierte diesbezüglich, dass Knochengewe-
be ”sich aus hierzu befähigten Zellen jedoch nur an solchen Stellen
bilden“ kann, ”wo die Zellen (. . . ) vor intermittierender Verzerrung
geschützt sind“ [1973, S. 6]. Daraus schlussfolgerte er bereits, dass an
Stellen, wo die mechanische Stabilität ohne größere Deformationen
nicht gegeben ist, erst ein belastbares Primärgewebe gebildet werden
muss. Aus diesem kann Knochen dann als sekundäres Stützgewebe
hervorgehen (vgl. Kummer [1985, S. 203] und Hegelmaier [1993,
S. 18]). Je nach Art dieses primären Stützgewebes (Bindegewebe oder
Knorpel) wird zwischen desmaler und chondraler Ossifikation un-
terschieden.

Diesen beiden, histologisch lange vor Pauwels beschriebenen For-
men der Knochenbildung stellte Krompecher den Begriff der pri-
mären, rein angiogenen Ossifikation entgegen [Hegelmaier 1993,
S. 8]. Sie kommt, im Gegensatz zu den vorher beschriebenen, ohne
intermediäres Stützgewebe aus und tritt an Stellen auf, wo das sich
zu entwickelnde Knochengewebe keiner direkten mechanischen Bean-
spruchung ausgesetzt ist.

Desmale Ossifikation

Ausgangspunkt der Knochenneubildung ist unabhängig vom Ort und
dem ursächlichen Hintergrund (ob z. B. im Frakturspalt oder im an-
gelegten Implantatbett) immer weitgehend undifferenziertes Mesen-
chym, welches deformierenden Kräften keinen wesentlichen Wider-
stand entgegensetzen kann. Das vorrangig aus Bindegewebszellen und
Interzellularflüssigkeit bestehende Gewebe wird infolge äußeren Dru-
ckes, Zugs oder Schubes bei allen drei Beanspruchungsarten defor-
miert, wodurch in den Zellen Dehnungen auftreten, die Zelldifferen-
zierungen auslösen. Dabei entstehen Fibroblasten, die Tropokollagen
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produzieren. Diese Makromoleküle werden entsprechend der auftre-
tenden Verzerrungen ausgerichtet und bilden zugfeste Kollagenfibril-
len [Kummer 1985].

Haben die Belastungen eine deutliche Vorzugsrichtung, entstehen
gerichtete Strukturen, die sich später z. B. in den Trabekeln wieder-
finden lassen. Handelt es sich um wechselnde Belastungen, wie sie
z. B. im Frakturspalt als Folge der Überlagerung von Druck, Torsion
und Biegebelastungen auftreten, entsteht eine ”mehr oder weniger
zufällige Faseranordnung“ [Webster 2001, S. 5].

Durch die Verspannung des Gewebes mit Kollagenfibrillen entste-
hen Zonen ausreichender, mechanischer Ruhe, in denen die Ausrei-
fung des Knochengewebes erfolgen kann. Innerhalb von Zellverdich-
tungen differenzieren Zellen mesenchymaler Abstammung zu Osteo-
blasten, die eine extrazellulare, organische Matrix (Osteoid) sowie
weitere Kollagenfasern abscheiden. Diese Ossifikationszentren nutzen
die vorhandenen Bindegewebsstrukturen und bilden über ein größe-
res Gebiet verteilt Osteoidbälkchen (Abb. 2.5a).

(a) (b)

Abb. 2.5: Desmale Ossifikation. [Staubesand 1985, S. 146, 142] (a) Osteo-
blasten auf der Oberfläche eines von ihnen produzierten Osteoidbälkchens (b)
Osteoblasten auf der Knochenoberfläche, die Osteoid abscheiden. Durch Einlage-
rung von Kalksalzen kommt es zur Mineralisierung und damit Verknöcherung der
organischen Grundsubstanz. 1 – Osteoidbälkchen, 2 – Osteoblasten 3 – Osteoid,
4 – Mineralisierungsfront, 5 – kalzifizierter Knochen

In den Osteoblasten synthetisierte Enzyme führen zur Ausfällung
von Kalksalzen im Osteoid (Nukleation) und somit zu einer begin-
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nenden Mineralisierung der Osteoidbälkchen zu Faserknochenbälk-
chen. An diesen wird weiter Knochengrundsubstanz angebaut, sodass
durch Verwachsen der Bälkchen ein zunehmend engmaschigeres Netz-
werk entsteht [Wintermantel und Ha 1998]. Dabei eingemauerte
Osteoblasten stellen ihre Sektretionstätigkeit ein und wandeln sich
zu Osteozyten.

Die im englischen Sprachraum übliche Bezeichnung der intramem-
braneous ossification weist von der Wortbildung auf die im Embryo-
nalstadium membranartig angeordneten Mesenchymzellen hin [Mar-
tin et al. 1998, S. 60]. In der deutschsprachigen Literatur ist dage-
gen neben desmal die Bezeichnung direkte bzw. primäre Ossifi-
kation verbreitet. Knochen entsteht dabei zwar ebenfalls als sekun-
däres Stützgewebe, aber die Bildung eines weiteren Gewebes (hyali-
ner Knorpel) ist nicht notwendig. Diese Bezeichnung wird somit der
Tatsache gerecht, dass desmale Ossifikation die einzige Form der Kno-
chenbildung ist, die keine bereits vorhandenen skelettalen Strukturen
(knorpelige oder knöcherne Gewebe) benötigt. Tritt sie außerhalb des
eigentlichen Knochens im Sinne einer Fehlbildung auf, spricht man
von heterotoper Ossifikation.

Charakteristisch für das durch desmale Ossifikation entstandene
Knochengewebe ist die aus histologischer Sicht ungeordnetere4, bin-
degewebsartige Anordnung der organischen, in die Knochenstruktur
integrierten Fibrillen [Webster 2001]. Aus dieser augenscheinlich
ungeordneten Anordnung resultiert die Bezeichung Faser- oder Ge-
flechtsknochen (woven bone), der im Sinne einer Veranschaulichung
nach Rahn [1985a, S. 140] auch als ”zu Knochen erstarrtes Bindege-
webe“ angesehen werden kann.

Schon frühzeitig wird der so gebildete Geflechtknochen durch deut-
lich strukturierteren Lamellenknochen ersetzt [Schell 2003] (siehe
Kap. 2.1.4, S. 28). Im adulten Organismus ist somit mit Ausnahme
einiger Gesichts- und Schädelknochen der Geflechtknochen nur noch
an Ansatzstellen von Bändern und Sehnen, sowie im Zusammenhang
mit den Reparaturmechanismen bei der Knochenbruchheilung zu fin-
den.

4im Vergleich zur deutlich strukturierteren Form des Lamellenknochens
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Chondrale Ossifikation

Im Gegensatz zur desmalen Verknöcherung handelt es sich bei der
chondralen (endochondral) Ossifikation um eine indirekte Form der
Knochenbildung. Die ebenso geläufige Bezeichung sekundär Ossifi-
kation weist ebenfalls auf das Zwischenstadium der Knorpelbildung
hin. Diese erfolgt, wenn die äußere Belastung vor allem in Form hy-
drostatischen Drucks auftritt, d.h. die wirkenden Spannungen kei-
ne Vorzugsrichtungen haben. Unter diesen Bedingungen bildet sich
aus dem Mesenchym durch entsprechende Zelldifferenzierung hya-
liner Knorpel mit dessen Chondrozyten und der von ihnen abge-
schiedenen Interzellularsubstanz. Da der größte Teil des Extremitä-
tenskeletts knorpelig vorgeformt ist, hat die chondrale Ossifikation
den Hauptanteil an der vorgeburtlichen Knochenbildung, um in der
weiteren Entwicklung zunehmend auf die Wachstumsvorgänge in den
Epiphysenfugen beschränkt zu werden.

Die schrittweise Umwandlung der knorpeligen Skelettelemente ge-
schieht in zwei voneinander zu trennenden Vorgängen. Die perichon-
drale Ossifikation spielt eine wesentliche Rolle im Bereich der Dia-
physe der langen Röhrenknochen. Die dortige Knorpelanlage ist von
einer dicken, gefäß- und kollagenreichen Mesenchymschicht umgeben,
dem Perichondrium (Knorpelhaut). In einem der desmalen Ossifikati-
on identischen Vorgang entsteht im Perichondrium Bindegewebskno-
chen, der sich wie eine Manschette um den Knorpel legt (Abb. 2.6a).

Der im Inneren folgende Knorpelumbau, die sogenannte enchon-
drale Ossifikation, wird eingeleitet vom Aufquellen der Chondro-
zyten sowie einer beginnenden Mineralisierung der Grundsubstanz
[Rahn 1985a, S. 147]. Die Vergrößerung der Knorpelzellen sowie
die einsetzende Zellteilung verringert den Anteil der Interzellularsub-
stanz [Kummer 1980, S. 12]. Durch die Verhinderung des seitlichen
Wachstums durch die Knochenmanschette kommt es zur säulenför-
migen Anordnung der Knorpelzellen (Säulenknorpel) [Wolff 1988,
S. 88].

Vordringende Kapillare stellen mit dem sie begleitenden Bindege-
webe die für die weitere Umwandlung benötigten Zellen zur Verfü-
gung. Im Bereich des Säulenknorpels lagern sich ausdifferenzieren-
de Osteoblasten weiter mineralisierendes Osteoid ab, wodurch der
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Abb. 2.6: Chon-
drale Ossifikation.
Perichondrale und
enchondrale Ossifi-
kation im Schaft des
Röh-renknochens
[Staubesand 1985,
S. 146].

Struktur der Knorpelreste folgend erste Knochenbälkchen entstehen
[Rahn 1985a; Kummer 1980]. Mit den Gefäße vordringende Chon-
droklasten brechen Hohlräume im Knorpel auf, deren Wände von ge-
bildeten Osteoblasten ausgekleidet werden. Dadurch wird durch ab-
geschiedenes Osteoid und kollagenen Fibrillen die Bildung eines Netz-
werks von Knochenbälkchen fortgesetzt [Hegelmaier 1993; Wolff
1988].

Auch wenn in dieser Arbeit die in der Literatur übliche Eintei-
lung der Ossifikationsformen aufgegriffen wurde, ist eine zu strenge
Trennung nicht sinnvoll. Wie bei vielen biologischen Aspekten in le-
benden Systemen ist eine klare Abgrenzung nicht zu definieren. Wie
fließend die Grenzen zwischen desmaler und chondraler Ossifikation
sind, zeigt der Prozess der perichondralen Verknöcherung, der zell-
physiologisch der desmalen Ossifikation identisch ist. Kummer weist
sogar darauf hin, dass der eigentliche Mechanismus der Ossifikation
immer identisch ist - nämlich die Ausscheidung von Osteoid durch
Osteoblasten bei vornehmlicher Orientierung an vorgegebenen Stütz-
gewebestrukturen [1980, S. 11f.].

Darüber hinaus ist zu beachten, dass Knochenneubildung beim
Erwachsenen nur noch an der vorhandenen Knochenoberfläche ge-
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schieht. Dieses appositionelle Wachstum erfolgt im Wesentlichen an
der periostealen sowie der intrakortikalen und trabekulären Oberflä-
che. Nur im Zusammenhang mit Knochenheilung infolge von Frak-
turen oder Implantaten agieren ossifikative Prozesse als schnelle Re-
paraturmechanismen [Martin et al. 1998, S. 67].

2.1.3 Knochenheilung und Osteosynthese

Knochenheilung ist eine hochkomplexe, aber auch hocheffiziente Ge-
webereaktion auf die Störung der Funktion des Bewegungsapparates
sowohl in biologischer als auch in mechanischer Hinsicht [vgl. Rahn
1985b, S. 213]. Beschädigungen des Knochens sind fast immer mit
umfangreichen Schädigungen der zum Knochen gehörenden Weich-
gewebe verbunden, wie z. B. die funktionelle Beeinträchtigung des
Periosts, Störungen der Blutversorgung oder der Strukturen in der
Markhöhle [Carter und Beaupré 2001; Debrunner 1988]. Häufig
(insbesondere im Zusammenhang mit operativen Eingriffen bei inva-
siven Osteosyntheseverfahren) kommt es zusätzlich zu einer teilweise
recht umfangreichen Schädigung der umliegenden Weichteile. Im Ge-
gensatz zu Haut und Weichgewebe findet bei der Heilung knöcherner
Strukturen keine Narbenbildung statt [Martin et al. 1998; Good-
ship et al. 1998; Schell 2003], sondern das ursprüngliche Gewebe
wird wieder hergestellt [Einhorn 1998].

Natürliche, sekundäre Knochenbruchheilung

Die am häufigsten zu beobachtende Form der knöchernen Regenera-
tion ist die sekundäre bzw. indirekte Knochenbruchheilung. Da sie
der typische Heilungsverlauf unversorgter Frakturen ist [Hegelmai-
er 1993, S. 33], wird sie auch als natürliche oder spontane Fraktur-
heilung bezeichnet. Sie tritt im klinischen Alltag bei allen konserva-
tiven Knochenbruchbehandlungen sowie Osteosyntheseverfahren mit
verbliebener, mechanischer Unruhe im Frakturspalt auf (z.B. Mar-
knagelung, Fixateur externe) [Claes et al. 2000].

In Anbetracht dieses mechanischen Zusammenhangs formulierten
Schweiberer und Eitel die natürliche Frakturheilung als Folge

”zeitlich unterschiedlich gerichtete Resultanten der am Frakturspalt
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anliegenden Kraftkomponenten“ [1979, S. 11]. Den Umkehrschluss
stellen die Ausführungen von Bunker et al. dar, der die Vorausset-
zungen für die Kallusbildung in dem ”Vorhandensein von Fragmenten
sowie von Bewegungen zwischen ihnen“ sieht [1992, S.48]. Angeregt
durch neuere Erkenntnisse über die Frakturspaltmechanik (detailiert
nachzulesen in Kapitel 2.2, S. 31) erweiterte Beier [2001] die notwen-
digen Voraussetzungen um die ausreichende Nähe der Fragmente.

Einstimmigkeit herrscht darin, dass die indirekte Knochenbruch-
heilung durch die Ausbildung eines besonderen Gewebes gekennzeich-
net ist – dem Kallus. Dabei wird in diesen Ausführungen Kallus wie
bei Bunker als die Gesamtheit des ”makroskopisch sichtbaren neuen
Knochengewebe“ angesehen, welches sich ”um einen Frakturbereich
herum“ bildet [1992, S. 47] (siehe Abb. 2.7).

Abb. 2.7: Schemata des Frakturkallus. [Bunker et al. 1992, S. 49]

Die Beschreibung der sekundären Frakturheilung erfolgt meist nach
histologischen Gesichtspunkten unter Einteilung in verschiedene Pha-
sen.5 Auch die Einteilung des Heilungsprozesses nach biomechani-
schen Gesichtspunkten ist möglich [Martin et al. 1998, S. 72] und
in Anbetracht der höheren klinischen Relevanz zur Beurteilung des
5Je nach gewähltem Schwerpunkt variiert die Anzahl der abgegrenzten Phasen:
zwei bei Wolff [1988], drei bei Beier [2001], Martin et al. [1998], Hegelmaier
[1993], vier bei Schell [2003], fünf bei Einhorn [1998], Frost [1989] oder sechs
Phasen bei Debrunner [1988]
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Fortschritts des Heilungsprozesses auch sinnvoll bzw. gar zu fordern
[vgl. Frost 1989].6

Unabhängig davon, wo man die Grenzen in diesem kontinuierli-
chen, biologischen Prozess zieht; Ausgangspunkt ist stets das, infolge
des strukturellen Versagens des Knochens und der resultierenden Zer-
störung von durchbluteten Weichgeweben, entstehende Hämatom.
Dadurch werden Entzündungsreaktionen in der betroffenen Region
ausgelöst, durch die Enzymkaskaden gestartet und verschiedenste
Entzündungszellen in den Frakturbereich gelockt werden. Makropha-
gen zersetzen im Hämatom schwimmende Gewebetrümmer [Schell
2003; Hegelmaier 1993] und Osteoklasten beginnen an den Frak-
turenden der beteiligten Knochenfragmente abgestorbene Osteozy-
ten und durch deren Fehlen nicht mehr zu erhaltende organische
Knochenmatrix abzubauen. Im Hämatom vorhandene mesenchyma-
le Stammzellen differenzieren zu Fibroblasten und bilden eine ers-
te Überbrückung der Frakturenden durch ein ”zellreiches, stark vas-
kularisiertes Bindegewebe“, das sogenannte Granulationsgewebe
[Wolff 1988, S. 21]. Durch die weitere Differenzierung des Granula-
tionsgewebes zu kollagenem Bindegewebe und Faserknorpel entsteht
der sogenannte Knorpelkallus7 (Abb. 2.8). Dieser Zwischenschritt
ist notwendig, da die direkte knöcherne Überbrückung des Fraktur-
spaltes auf Grund der mechanisch instabilen Bedingungen nicht mög-
lich ist [Debrunner 1988, S. 47] (siehe Kapitel 2.1.2).

Zur Vorbereitung der knöchernen Durchbauung des Frakturspal-
tes wird die mechanische Festigkeit des knorpeligen Kallus sukzessiv
erhöht, um den Osteoblasten ein Überleben in mechanisch stabili-
sierten Zonen zu ermöglichen. Dies geschieht durch die Einlagerung
von Kalksalzen und der darauf folgenden Umwandlung des Knor-
pelkallus in Faserknochen. Dadurch ändern sich die viskoelastischen
Eigenschaften des Überbrückungsgewebes [Moorcroft et al. 2001],
was die Bewegung im Frakturspalt auf ein solches Maß reduziert, dass

6Ausführliche Darstellungen zu den histologischen Vorgängen können z. B. bei
Schell [2003] und Bunker et al. [1992] und zu den biochemischen Abläufen
bei Einhorn [1998] nachgelesen werden.

7andere übliche Bezeichnungen sind weicher [Schell 2003; Carter und Be-
aupré 2001; Claes und Heigele 1999] oder vorläufiger Kallus [Hegelmaier
1993; Debrunner 1988]
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Abb. 2.8: Histologie
des Frakturkallus.
[PathoPic 2004, Abb.
4596] Konservativ be-
handelte Rippenfraktur
nach einem Monat.
Sichtbar verschobene
Frakturstücke (1) mit
knöcherner (2) und
knorpeliger (3) Kallus-
überbrückung außen
und beginnende knor-
pelige Durchbauung
innen (4).

Knochenneubildung bis zur vollständigen knöchernen Durchbauung
möglich ist [Augat et al. 2005; Duda et al. 2003]. Die dabei ablau-
fenden Vorgänge entsprechen histomorphologisch denen bei der chon-
dralen [Carter und Beaupré 2001, S.180] bzw. chondral-desmalen
Ossifikation [Hegelmaier 1993; Schenk 1986; Schweiberer und
Eitel 1979]. Somit stabilisiert der Kallus die Fraktur nach Augat
et al. [2005] durch:

a) Gewebedifferenzierung
(Veränderung der Materialeigenschaften) und

b) Querschnittsvergrößerung des überbrückenden Gewebes
(Veränderung struktureller Größen).

Mit steigender Festigkeit kann überschüssiges Kallusgewebe abge-
baut werden und die ursprüngliche Form und Struktur (in Hinblick
auf die Funktion) durch Haversschen Knochenumbau wieder herge-
stellt werden [Schell 2003; Martin et al. 1998] (siehe Kap. 2.1.4).
Dabei wird der entstandene Geflechtknochen abgebaut und in den
strukturierteren und stabileren Lamellenknochen überführt.
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Direkte, primäre Knochenbruchheilung

Diese Erscheinungsform der Knochenbruchheilung ist eine unter na-
türlichen Bedingungen nicht vorkommende Form der funktionellen
Regeneration [Debrunner 1988, S. 52], die ”eigentlich nur bei Plat-
ten- und Schraubenosteosynthese auftreten kann“ [vgl. Martin et al.
1998, S. 75]. Da hier die Stabilität durch das Osteosyntheseverfahren
erreicht wird, entwickelt sich kein fixierendes Bindegewebe. Das völli-
ge Fehlen eines Frakturkallus ist sogleich das röntgenologische Kenn-
zeichen der primären Frakturheilung [Hegelmaier 1993; Bunker
et al. 1992; Debrunner 1988; Schweiberer und Eitel 1979]. Da
durch die fehlende Bildung intermediären Stützgewebes keine Pro-
zesse im Sinne chondraler Ossifikation ablaufen, entspricht die Kno-
chenbildung bei der primärer Knochenheilung somit angiogener Os-
sifikation [Hegelmaier 1993, S. 8]. Die Bezeichnung ”primär“ stellt
demnach keine Bewertung des Heilungsmodus dar [vgl. Debrunner
1988, S. 53], sondern bezieht sich auf die direkte Überbrückung des
interfragmentären Spaltes durch Haversschen Umbau [Hegelmai-
er 1993, S. 35].

Unter der Voraussetzung exakter anatomischer Reposition, stabiler
Fixierung und einer effizienten Blutversorgung [Schenk 1986, S. 85]
kommt es zu einem ersten Typus der direkten Knochenbruchheilung:
der Kontaktheilung. Dabei verhindert das passgenaue Aufeinan-
derstehen der Fragmentenden das Eindringen von Blutgefäßen und
Gewebeteilen in den Frakturspalt [Hegelmaier 1993, S. 35]. Ohne

”formverändernde Resorptionserscheinungen“ [Wolff 1988, S. 23]
an den Fragmentenden kommt es durch direktes Durchwachsen der
Kontaktstelle durch längsgerichteter Osteone zu einem Verzapfen der
Fragmente [Martin et al. 1998; Hegelmaier 1993; Bunker et al.
1992; Schenk 1986]. Dieses stellt den Beginn der funktionellen Re-
generation der knöchernen Struktur dar.

Wegen der Übereinstimmung der ablaufenden Prozesse mit dem
ständig stattfindenden Haversschen Umbau vertreten neben ande-
ren Schell [2003] sowie Carter und Beaupré [2001] die Ansicht,
dass es sich bei Kontaktheilung nicht um einen gesonderten Rege-
nerationsmechanismus handelt. Deswegen wird bei ihnen nicht von
primär angiogener Knochenbildung gesprochen. Für diese Betrach-
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tungsweise spricht, dass die Form und Struktur des Knochens im
Frakturspalt weitgehend der des ursprünglichen Knochens identisch
ist [Rahn 1985b, S. 215].

Selbst unter idealer Reposition kommt es in den wenigsten Fäl-
len zu einem 100 %igen Kontakt der betroffenen Fragmentflächen.
Ist dennoch, z. B. durch Abstützen benachbarter Kontaktstellen, im
Spalt eine Zone ausreichender mechanischer Ruhe sichergestellt, kann
ein zweiter Typus der Heilung beobachtet werden: die sogenannte
Spaltheilung (gap healing).

Ausgehend vom Periost, dem Endost und der Kompakta sprossen
von zellreichem Bindegewebe begleitete Kapillare in den Spalt ein.
Ausdifferenzierende Osteoblasten legen sich als epithelartiger Ver-
band auf die Fragmentenden und lagern lamellär geschichtetes Os-
teoid ab. Spalten bis 200 µm werden so direkt durch angiogene Kno-
chenbildung überbrückt [Hegelmaier 1993; Wolff 1988].

Sind die Spalten größer (bis zu 500 µm [Wolff 1988; Schenk
1986]) oder die Frakturflächen zu unregelmäßig, wird erst Geflecht-
knochen mit seinen Knochenbälkchen gebildet, dessen Maschen an-
schließend gefüllt werden. Der Frakturspalt wird anschließend eben-
falls von Osteonen durchwachsen und somit die Fragmente gegen-
seitig verzapft. Die Osteone können dabei von den Fragmenten aus
wachsen, oder aber dem neu gebildeten Knochen entspringen [Rahn
1985b, S. 215].

2.1.4 HAVERSscher Umbau

Inkorrekt wäre es, die primäre lamelläre Durchbauung mit einer Wie-
derherstellung der funktionellen Architektur gleichzusetzen. Erst wenn
der spaltausfüllende Lamellenknochen durch neue Osteone in achsen-
paralleler Richtung ersetzt wurde, ist der pathophysiologische Pro-
zess der Frakturheilung abgeschlossen [vgl. Schweiberer und Eitel
1979, S. 14]. Dazu folgt eine Phase der transfragmentären Durchbau-
ung. Sie ist bestimmt von regenerativen Prozessen, wie sie in der gan-
zen Lebensspanne zur Erneuerung gealteter oder defekter Knochen-
strukturen zur Anwendung kommen. Dieser sogenannte Haverssche
(bzw. intrakortikale) Umbau (osteonal remodelling) führt zu einer
ständigen Erneuerung des adulten Knochens, wodurch entstandene
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Defekte, Mikrorisse oder Störungen im Mineralienhaushalt beseitigt
werden, sowie der entsprechende Knochenbereich neu der aktuellen
Belastungssituation angepasst wird [Webster 2001].

Abb. 2.9: BMU – basic multicellular unit. Längsschnitt durch eine BMU
mit korrespondierenden Querschnitten. Zwischen I und II bilden Osteoklasten
einen

”
Bohrkopf“; durch Demineralisierung und Absorption des Knochengewe-

bes (von rechts nach links). Nachsprossende Blutgefäße gewährleisten die Auf-
rechterhaltung der umfangreichen Stoffwechselaktivität. Folgende Osteoblasten
verengen konzentrisch, durch Ablagerung immer neuer Lamellen, den Bohrkanal
(II–III). Querschnitt IV: neugebildetes Osteon [nach Webster 2001, S. 29].

Die zentrale Rolle spielt ein fein abgestimmtes Zusammenspiel von
Resorptions- und Neubildungsvorgängen. Nach Aktivierung fressen
ca. 10 Osteoklasten in einer Art ”Bohrkopf“ einen etwa 200 µm durch-
messenden Tunnel mit 40 µm pro Tag in die kompakte Knochen-
struktur. Nach Einsprossung von Gefäßen folgen wegen der geringe-
ren Stoffwechselrate (siehe Kap. 3.4, S. 56) mehrere hundert Osteo-
blasten, die beginnen, den Kanal konzentrisch zu verengen [Martin
et al. 1998]. Durch die schichtweise Ablagerung der Knochenmatrix
und der Einbettung von Osteoblasten entsteht das in Kapitel 3.1 aus-
führlicher beschriebene, typische Erscheinungsbild des adulten Kno-
chens mit seinen Sekundärosteonen und Schaltlamellen (Abb. 2.10).
Die dafür verantwortliche funktionelle Zelleinheit aus Osteoklasten
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und Osteoblasten wird als basic multicellular unit (BMU) bezeichnet
[Dorr 1994; Frost 1989, 1999, 2001, 2004; Konttinen et al. 2005;
Martin et al. 1998; Pogoda et al. 2005; Ruimerman et al. 2005a;
Skedros et al. 1996; Webster 2001].

Bei der Aktivierung spielen bisher nicht genau bekannte Stimuli
eine Rolle, die die Bildung einer BMU und somit den beginnenden
Umbau auf oder im Knochen veranlassen. Wichtigster Einflussfak-
tor scheint wiederum die mechanische Belastung zu sein, da Ha-
versscher Umbau im Rahmen der Regenerierungsprozesse den lon-
gitudinalen Faserverlauf des kompakten Knochens wieder herstellt
[Dorr 1994; Martin et al. 1998; Carter und Beaupré 2001].
So werden neugebildete Osteone entsprechend der Hauptbelastung
ausrichtet [Rahn 1985a; Skedros et al. 1996, 2004]. Im spongiösen
Knochen sind es vor allem Ab- und Aufbauvorgänge der BMUs an
der Oberfläche, die zu einer belastungsorientierten Ausrichtung der
Trabekelarchitektur führen.

(a) (b)

Abb. 2.10: HAVERSscher Umbau. (a) Schematische Veranschaulichung der
osteonalen Durchbauung. Neugebildete Osteone überlappen bereits existierende
Haverssche Kanäle, deren

”
Reste“ die Schaltlamellen ergeben [Martin et al.

1998, S. 39]. (b) Mikroskopische Aufnahme der Struktur des adulten Knochens
[An und Draughn 2000, S. 380].

Welche zentrale Bedeutung die BMUs für die belastungsadaptiven
Umbauprozesse im Knochen haben (detailliert in Kap. 4.2, S. 69)
wird vor allem in den Arbeiten von Frost [2004, 2003, 2001, 2000,
1999] deutlich. Ihm ist im Wesentlichen auch die begriffliche Unter-
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scheidung von ”modelling“ [siehe dazu Frost 1990a] und ”remodel-
ling“ zu verdanken [siehe Frost 1990b].

Ersteres ist gekennzeichnet durch Umbauvorgänge im Sinne ei-
ner Ausgestaltung der Form und Struktur des Knochens im Wachs-
tumsalter, so z. B. die Reduzierung des Knochendurchmessers zur
Bildung der Diaphyse im Anschluss an das Längenwachstum durch
die Epiphysenfuge oder die Ausbildung der Schaftkrümmung, durch
aufeinander abgestimmte Aktivitäten von Osteoblasten und -klasten.
Dem gegenüber stehen zyklische Remodelling-Prozesse, die nicht vor-
rangig Form und Größe und damit die Massenbilanz des Knochens
verändern. Sie dienen wie eingangs erwähnt vor allem der lebenslan-
gen Erneuerung des Knochens, der Reparatur von Mikrorissen und
der Anpassung an die herrschende Belastungssituation im Sinne einer
Umgestaltung. Dies geschieht durch Erhöhung oder Verringerung der
Knochendichte (Grad der Mineralisierung) und Porösität, der An-
passung der Mikroarchitektur der Trabekel und Umstrukturierung
der Kompakta [Martin et al. 1998]. Die Umbaurate und damit die
Anpassungsfähigkeit der Spongiosa an eine veränderte Belastungssi-
tuation ist mit ca. 25 % jährlichem Umbau deutlich höher als die der
Kompakta und Osteone (ca. 5 %).

2.2 Optimale mechanische Bedingungen für
die Knochenheilung

Wie bereits allgemein im Zusammenhang mit Regenerationsprozes-
sen im Knochen und im Speziellen bezogen auf die Knochenbruchhei-
lung erwähnt, sind die Abläufe im Frakturspalt von vielen Faktoren
beeinflusst. Dazu zählen ”innere“ Faktoren, auf die wenig bis gar kein
Einfluss genommen werden kann, weil sie z. B. direkt vom Patienten
abhängig sind (z. B. Alter, Geschlecht, Gesundheitszustand, Osteo-
porose, Rauchen, Durchblutungssituation). Dem gegenüber stehen

”̈außere“ Faktoren – im Sinne einer möglichen Beeinflussung durch
den behandelnden Arzt.

In zahlreichen Experimenten und Untersuchungen war es Anliegen,
durch die Erweiterung der Erkenntnisse über deren Wirkungsweise
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und Einfluss, die Knochenbruchheilung zu optimieren und damit die
Heilungsdauer zu verkürzen.8 Dazu zählen biochemische Faktoren,
wie z. B. Wachstumsfaktoren, Hormone oder Medikamente [Lind und
Bügner 2001; Childs 2003], elektrische [Otter et al. 1998] und
magnetische Einflussgrößen [Childs 2003; Bruce et al. 1987] aber
auch Behandlung mit Schockwellen [Hsu et al. 2003; Augat et al.
1995] bzw. Ultraschall [Dalecki 2004; Busse et al. 2002; Johns
2002; Hadjiargyrou et al. 1998]. Ebenso wurde die intraoperative
Beeinflussung des Heilungsverlaufes und des Heilungserfolges unter-
sucht, so z. B. der Einfluss von Spülungen [Adili et al. 2002] oder die
heilungsfördernde Wirkung von Laserstimulation der Knochenober-
fläche [Pourzarandian et al. 2004].

Neben diesen wurden vor allem mechanische Rahmenbedingungen
im Frakturspalt als wesentlicher Einfluss identifiziert [Schell et al.
2005; Duda et al. 2003; Klein et al. 2003; Augat et al. 2001; Claes
et al. 1998; Kenwright und Gardner 1998; Goodship et al. 1993].
Hierzu zählen Frakturtyp, Geometrie, Spaltgröße, Richtung und Grö-
ße der Frakturbewegung, Zyklenzahl und deren zeitliche Abläufe.
Daraus resultieren nach Augat et al. [2005, S. 37] verschiedene Deh-
nungszustände im Frakturspalt, die als mechanobiologisches Signal
die Gewebedifferenzierung im Reparationsprozess steuern (s. Kapitel
2.1.1). Die grundlegende Bedeutung der mechanischer Faktoren für
den Heilungsprozess bestätigen ebenfalls Kenwright und Good-
ship, die im Rahmen ihrer Untersuchungen schrieben: ”these results
showed the healing process to be extremely sensitive to small changes
in the mechanical environment“ [1989, S. 40].

Bei der Korrelation von simuliertem Knochenwachstum mittels
FEM und Tierexperimenten kamen Duda et al. [2005] zu dem Er-
gebnis, dass mechanische Faktoren sogar einen noch stärkeren Ein-
fluss auf die Knochenheilung haben, als bisher angenommen. Umso
folgenreicher ist die nach wie vor herrschende Unwissenheit, welche
Einflussgrößen auf welche Weise die Heilungsprozesse beeinflussen
und wo somit deren Optimum zu finden ist [Gardner und Mishra
2003; Schell et al. 2005; Augat et al. 2005; Lienau et al. 2005]

8ausführliche Übersicht bei Hegelmaier [1993] und Jagodzinski und Krettek
[2007]
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2.2.1 Frakturspaltbewegungen

Da der klinische Alltag bei der Behandlung von Frakturen vorran-
gig von der Frage nach dem geeignetsten Osteosyntheseverfahren be-
stimmt ist, spielt die Beurteilung des Grades der Ruhigstellung der
Frakturzone eine zentrale Rolle. Konservative Behandlungsmethoden
wie Gips oder Schienung, aber auch modernere, invasive Osteosynthe-
severfahren, wie Marknagelung und Fixateur externe, gewährleisten
keine 100%ige Einschränkung der Frakturspaltbewegungen. Dem ge-
genüber steht vor allem die Plattenosteosynthese, deren Zielstellung
es ist, durch ideale Fixierung direkte Knochenbruchheilung statt Kal-
lusbildung zu initiieren. Mit wachsendem Verständnis der aus dem
jeweiligen Osteosyntheseverfahren resultierenden Frakturspaltbewe-
gung und deren Bedeutung ist es zunehmend möglich, eine Vielzahl
von Phänomenen verzögerter Heilung, die bisher vor allem gestörten
Durchblutungsverhältnissen angerechnet wurden, biomechanisch zu
erklären [vgl. Hegelmaier 1993, S. 39].

Einigkeit herrscht darüber, dass ein bestimmtes Maß an Bewegun-
gen sinnvoll ist für eine schnelle und unkomplizierte Heilung [Klein
et al. 2003; Claes et al. 1998]. Mit ihren Untersuchungen von 1986
konnten Kenwright et al. zeigen, dass es durch hochfeste Fixierun-
gen der Fragmente länger bis zur klinischen Ausheilung dauert, als bei
induzierten Mikrobewegungen im Frakturspalt. 1989 konnten Ken-
wright und Goodship dieses Ergebnis anhand von 102 diaphysären
Tibiafrakturen am Menschen bestätigen. Durch die induzierten Mi-
krobewegungen verkürzte sich die Zeit bis zur Ausheilung im Mittel
von 23 auf 17 Wochen. Auch Einhorn kam 1998 in seinem Überblick
über die Frakturheilung und deren Beeinflussung zu dem Resümee,
dass die Knochenheilung durch Bewegung begünstigt und durch zu
rigide Fixierung behindert wird.

Für nähere Untersuchungen zu Art, Umfang und Maß der Frak-
turspaltbewegungen wird sich gern des Fixateur externes bedient,
da sich bei ihm Unterschiede in der Steifigkeit der Rahmenkonstruk-
tion direkt auf die intrafragmentären Bewegungen auswirken. Ge-
zielte Änderungen der Steifigkeit sowie zusätzliche Dynamisierungen
lassen sich postoperativ ohne zusätzliche chirurgische Eingriffe vor-
nehmen. Durch die mögliche Integration von Messsensorik in den äu-
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ßeren Rahmen können die mechanischen Eigenschaften des durch die
Bewegungen induzierten Kallus’ einer Messung zugänglich gemacht
werden. So lassen sich neben qualitativen auch quantitative Aussagen
über den Heilungsverlauf ableiten.

Durch Studien am Schaf mittels gezielt induzierten Mikrobewegun-
gen von 1 mm (axiale Belastung, täglich 500 Zyklen bei 0,5 Hz und
3 mm Frakturspalt) zeigten Goodship und Kenwright [1985] eine
ab der 8. Woche signifikant höhere Steifigkeit des Kallus’, als bei na-
hezu bewegungsfreier Fixierung. Zu qualitativ gleichen Ergebnissen
gelangten Kenwright et al. [1986] durch applizierte Mikrobewegun-
gen und axiale Dynamisierung sowie Goodship et al. [1993] durch
einfache Reduzierung der Steifigkeit des Fixateurs. Die daraus resul-
tierenden, erhöhten interfragmentären Bewegungen führten in beiden
Untersuchungen zu signifikant gesteigerter Festigkeit des Frakturkal-
lus’ im Heilungsverlauf. Claes et al. [1995] berichten von einer um
41 % höheren Kallusbildung bei axialer Dynamisierung der Fraktur
und grenzen als Ergebnis der Untersuchung das Maß der Dehnung
auf 30 % ein [Claes et al. 1997]. Die mehrheitliche Meinung, dass hö-
here Bewegungen zu erhöhter Kallusbildung führen, findet man auch
bei Claes et al. [2000, S. 991], Carter und Beaupré [2001, S. 176]
sowie [Augat et al. 2005, S. 37].

Diese positive Bewertung interfragmentärer Bewegungen darf nicht
darüber hinwegtäuschen, dass eine Steigerung der heilungsfördern-
den Wirkung nicht beliebig möglich ist. So hielten Klein et al. fest,
dass eine knöcherne Überbauung des Frakturspaltes nicht bei be-
liebigen Bewegungsamplituden möglich ist und sprachen einschrän-
kend von ”begrenzten“ axialen Bewegungen [2003, S. 662]. Daraus
abgeleitet definierten sie 0,2 bis 1 mm als optimales Fenster axialer
Frakturspaltbewegungen als Stimulus für die Kallusbildung. Bereits
1989 konnten Kenwright und Goodship zeigen, dass Bewegungen
von 2 mm die Heilung wieder verschlechterten. Ergänzend dazu zogen
Gardner et al. [1997] die Grenzen für axiale Frakturspaltbewegung
bei 1 mm und bei 0,75 mm für Scherung.

Hinzu kommt, dass eine quantitativ höhere Kallusbildung, wie sie
z. B. von Claes et al. [2000], Carter und Beaupré [2001] und
Klein et al. [2003] beschrieben wurden, nicht unbedingt eine ver-
besserte Qualität nach sich zieht. Bei ihren Untersuchungen stießen
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Augat et al. [2001] zwar auf eine größere Kallusmenge, da diese
aber weniger mineralisiert war als in der Vergleichsgruppe ohne Be-
wegungsstimulus, resultierten daraus identische mechanische Eigen-
schaften.

2.2.2 Einfluss der Frakturspaltgröße

Neben der Frage nach dem Grad der Fixierung durch das gewähl-
te Osteosyntheseverfahren ist die verbleibende Spaltgröße von chi-
rurgischen Interesse. Sie gibt Aufschluss darüber, in welchem Maße
eine exakte Repositionierung des Knochens sinnvoll und gerade im
Zusammenhang mit minimalinvasiver und flexibler Bruchversorgung
(Marknagelung) notwendig ist [Claes et al. 2000].

Ohne bekannte Einschränkung gilt die Aussage, dass ein zu großer
Frakturspalt zu einer verzögerten Heilung führt [Augat et al. 2005;
Claes et al. 2000, 1998]. Zur Quantifizierung dieser Aussage unter-
suchten Claes et al. [1997] an 42 Schafen die Wirkung von unter-
schiedlichen Frakturspalten (1, 2 und 6 mm). Sie kamen zu dem Er-
gebnis, dass die Vergrößerung der Spaltbreite zu einer Verringerung
der Biegesteifigkeit des heilenden Knochens führt. Darüber hinaus
wiesen sie nach, dass höhere interfragmentäre Bewegungen nur bei
Spalten bis 2 mm einen fördernden Einfluss auf die Kallusbildung
haben (siehe auch Claes et al. [2000, S. 992]). Eine fast identische
Versuchsdurchführung nutzten Augat et al. [1998], welche zu dem
gleichen Ergebnis kamen, dass gesteigerte Frakturspaltbreite zu me-
chanisch schlechterem Kallus und damit zu längerer Zeit bis zur Aus-
heilung führt (6 mm gegenüber 1 bzw. 2 mm). In ihrer Publikation
von 2000 schränkten Claes et al. das zulässige Maß weiter ein und
sprachen nur noch bei Spaltbreiten von 1 mm von idealer Heilung.
Abstände von 2 mm zwischen den Frakturenden führten bereits zu
verminderter Festigkeit des Kallus und bei Spalten von 5 mm erfolg-
te gar keine knöcherne Überbrückung mehr. Diese Ergebnisse stim-
men gut überein mit der Aussage Duda et al. [2003], die die ideale
Spaltbreite bei 0,2 bis 1 mm bezifferten.

Als Letztes sei auf die Untersuchung von Claes et al. [2003] hinge-
wiesen, in der es vorrangig um den mechanischen Einfluss der Frak-
turspaltgröße auf die Vaskularisierung und Gewebedifferenzierung
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ging. Die größeren Frakturspalte (5,7 mm gegenüber 2,1 mm) zeig-
ten dabei eine deutlich verzögerte Heilung. Diese äußerte sich durch
eine nur halb so intensive Gefäßneubildung, verstärkte Faserknorpel-
bildung (39,1% zu 18,1%) und fast dreimal geringere Knochenneu-
bildung (13,9% zu 37,2 %) in den größeren Frakturzonen.

2.2.3 Interfragmentäre Dehnung

Aus mechanischer Sicht können die Kennwerte Frakturspaltgröße und
interfragmentäre Bewegung allerdings nicht getrennt und unabhän-
gig voneinander betrachtet werden. Beide beeinflussen direkt die im
Frakturspalt auf das Gewebe herrschenden Dehnungen, die wesent-
licher Stimulus der Gewebe- bzw. Kallusbildung sind. In diesem Zu-
sammenhang bietet es sich an, von interfragmentärer Dehnung zu
sprechen und diese als den eigentlichen Untersuchungsgegenstand zu
betrachten (siehe auch Hegelmaier [1993] und Schell [2003]). Ab-
solute Angaben zu Frakturspaltbewegungen ohne Angabe der vor-
handen Spaltbreite (und umgekehrt) sind daher kritisch zu bewer-
ten, da sie nur bedingt aussagekräftig sind. Gleichung 2.18 zeigt den
Zusammenhang zwischen Frakturspaltbreite bfrac und exakt axialer
Frakturspaltbewegung sfrac:

εfrac =
sfrac
bfrac

(2.18)

Betrachtet man hingegen Scherbewegungen im Frakturspalt ergibt
sich die Frakturspaltdehnung εfrac zu:

εfrac =

√
b2frac + s2frac − bfrac

bfrac
. (2.19)

In der Realität auftretende Überlagerungen von Bewegungen er-
schweren weiter die Erfassung der Dehnungen im interfragmentären
Gewebe. Diese Gewebeverformungen εfrac sind es, die nach Claes
et al. [2000] die Zellen als Verzerrungen erfahren und dann eine Hei-
lung gewährleisten können, wenn diese unter der Dehnungsfähigkeit
des einzelnen Zelltyps bleiben.
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Erschwert wird die Überprüfung der Theorie und des Konzepts der
interfragmentären Dehnung weiter dadurch, dass aus der bekann-
ten globalen Dehnungssituation im Frakturspalt εfrac nicht direkt
auf den lokalen Dehnungszustand einzelner Zellen εcell geschlossen
werden kann (Gl. 2.20). Ebenso widerspricht die Beschreibung einer
globalen Dehnung der bekannten Heterogenität des Kallusgewebes,
deren komplexe Dehnungsverteilung lokal sehr differenziert die Ge-
webebildung steuert [Claes et al. 1998].

εfrac 6= εcell (2.20)

2.2.4 Art und Richtung der Bewegung

In den bisher zitierten Untersuchungen wurden entweder der Art der
induzierten Bewegung keine Beachtung geschenkt oder das Augen-
merk auf axiale Kompression bzw. axiale Dynamisierung gelegt. Dies
kann zu den irrtümlichen Schlussfolgerungen verleiten, es herrsche
a) Klarheit über maßgebliche Bewegungsrichtung im Frakturspalt
und es existieren b) fundierte Kenntnis über die Auswirkungen ver-
schiedener Bewegungsrichtungen. Beides ist nicht der Fall. Einigkeit
herrscht nur darüber, dass die Richtung und Art der Bewegung eine
Rolle spielen und unterschiedlich die Heilung beeinflussen [Augat
et al. 2005; Duda et al. 2003].

So kamen Matsushita und Kurokawa 1998 zu dem Ergebnis,
dass axiale Bewegung Knochenheilung stimuliere, unabhängig davon,
ob es sich um Zug oder Druck handle. Dem widersprachen Augat
et al. [2001] sowie Augat et al. [2005], die axialer Kompression eine
Verbesserung der Heilung zuschrieben, im Gegensatz zu Zugdehnung
oder gar Scherung.

Bei Letzterem herrscht die größte Unsicherheit. Dies verdient in-
sofern Beachtung, da die Bewegungen in Längsachse des Knochens
wider Erwartens klein sind gegenüber Scherbewegungen, wie Claes
et al. [2000] festhielten. Ebensowenig offensichtlich sind die Ergeb-
nisse von Gardner et al. [1996a,b], die zeigten, dass axiale Dyna-
misierung sogar die axialen Bewegungen verringert, aber Scherung
deutlich erhöht. Damit übereinstimmend indentifizierte Duda et al.
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[2003, S. 438] die Scherung als dominante Bewegung und sprach ihr
die Charakterisierung der mechanischen Bedingungen im Fraktur-
spalt zu.

2.2.5 Einfluss von Scherbewegungen im Frakturspalt

Als Resümee der gesichteten Literatur kann festgehalten werden, dass
Scherung nach wie vor kontrovers diskutiert wird [Augat et al. 2005;
Duda et al. 2003; Klein et al. 2003] – mit der Tendenz Axialbewegun-
gen positive [Claes et al. 2000, 1995; Kenwright et al. 1986] und
Scherung negative [Lienau et al. 2005; Schell et al. 2005; Augat
et al. 2005, 2003; Duda 2001] Auswirkungen auf die Knochenhei-
lung zuzusprechen. Dem gegenüber stehen Untersuchungsergebnisse,
die Scherbewegungen in ”bestimmten Grenzen“ auch kallusfördernde
Wirkung zuschreiben [Klein et al. 2003, S. 667] oder sogar axialen
Bewegungen die positive Beeinflussung des Heilungsverlaufes abspre-
chen [Park et al. 1998, S. 875].

Möglicherweise lassen sich die Widersprüchlichkeiten der Ergeb-
nisse eines Tages dadurch auflösen, dass in der Überlagerung ver-
schiedener Bewegungsformen die entscheidende Erklärung gefunden
wird. Oder entsprechend der Vermutung Augat et al. [2005] bisher
unbeachtete, dynamische Effekte eine wichtige Rolle spielen.

Interessante, noch näher zu untersuchende Ansätze bietet dabei
die tierexperimentelle Studie am Schaf von Lienau et al. [2005]. Mit
zusätzlichen Scherbewegungen stabilisierte Frakturspalte wiesen eine
maximale Kallusbildung erst nach sechs statt drei Wochen auf. Ein
höherer Bindegewebsanteil und eine verringerte Mineralisierung des
knöchernen Anteils des Kallus verstärkten zudem die geringere Effi-
zienz der Heilung. Beachtenswert ist dabei der Zusammenhang zwi-
schen Bewegung und Vaskularisierung sowie die Tatsache, dass be-
reits drei Wochen nach Osteotomie die interfragmentären Bewegun-
gen in beiden Gruppen identische Werte annahmen. Diese konnten
demnach im weiteren Verlauf bis zur sechsten Woche (maximale Kal-
lusbildung) die Heilung gar nicht mehr unterschiedlich beeinflussen.
Daraus schlussfolgern die Autoren, dass ”initial mechanical stability
[. . . ] plays a critical role in determining its initial vascularization and
thus healing progress“ [ebd., S. 645].
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2.2.6 Bedeutung der Anfangsphase und der
Durchblutungssituation

Diese verallgemeinerte Auffassung, dass ”the initial phase of fracture
healing is especially sensitive to mechanical stimuli“ [Klein et al.
2003, S. 667], wurde von vielen Studien bestätigt [Lienau et al. 2005;
Klein et al. 2003; Goodship et al. 1998; Kenwright und Good-
ship 1989; Wallace et al. 1994]. So konnten Goodship et al. [1998]
zeigen, dass eine höhere Dehnungsgeschwindigkeit (strain rate) in der
frühen Heilungsphase zu höherer Kallusbildung führt. Im Gegensatz
dazu stören gleiche Werte der Dehnungsgeschwindigkeit zu späteren
Zeitpunkten die Heilung.

Zu erklären ist dies mit den sich verändernden mechanischen Ei-
genschaften des Kallus’ über den Heilungsverlauf und damit auch den
variierenden, optimalen mechanischen Bedingungen für die Heilung.
So ist der zuerst ausgebildete, weiche Kallus sehr dehnungstolerant,
der sich daraus entwickelnde, festere Kallus deutlich dehnungsintole-
ranter [vgl. Kenwright und Gardner 1998, S. 187].

Damit werden die Schwierigkeiten ersichtlich, die sich ergeben,
wenn man die Beeinflussung der mechanischen Rahmenbedingungen
zur Optimierung des Heilungsverlaufes nutzen möchte. Die Aussa-
ge Hegelmaiers von 1993 hat dabei nichts an Gültigkeit verloren,
wonach die bisherigen

”[...] Arbeiten noch keine allgemeingültigen Aussagen
darüber zu[lassen], welche mechanischen Reize in welcher
Höhe und mit welcher Frequenz zu welchem Zeitpunkt der
Frakturheilung die Osteogenese fördern.“ [Hegelmaier
1993, S. 50]

Wie bereits mehrfach betont spielt die Durchblutungssituation für
die Gewebedifferenzierung nach dem aktuellen Stand der Erkennt-
nisse eine entscheidene Rolle. So ist man allgemein der Überzeugung,
dass Instabilitäten im Bereich der Geweberegeneration zu einer ver-
schlechterten Vaskularisierung führen [Lienau et al. 2005; Claes
et al. 1995; Wallace et al. 1994], wodurch es zur vermehrten Bil-
dung von Faserknorpel kommt [Augat et al. 2005; Carter et al.
1998; Claes et al. 1998; Wallace et al. 1994]. Ohne ausreichende
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Durchblutung ist aber die Grundvoraussetzung für Knochenneubil-
dung und damit für eine optimale Heilung nicht gegeben [Augat
et al. 2005; Claes et al. 2003, 2002; Carter und Beaupré 2001].

Als Erklärung dienen wiederum meist mechanische Überlegungen.
Möglicherweise zerreißen auftretende Bewegungen neugebildetes Ge-
webe und damit die vorhandenen Blutgefäße. Oder der höhere hy-
drostatische Druck führt zum Kollabieren der Gefäße und damit zur
Verhinderung des Blutflusses [Lienau et al. 2005; Claes et al. 2003;
Carter et al. 1998]. Allerdings äußerten Puleo und Nanci [1999]
den Verdacht, dass dieses Erklärungsmodell vielleicht zu einfach und
kurzsichtig ist.

Die dargestellten Untersuchungsergebnisse machen deutlich, wel-
cher Bedarf an weiterer Forschung nach wie vor vorhanden ist. Arbei-
ten von Hente et al. [2003], Moorcroft et al. [2001], Benirschke
et al. [1993], Cunningham et al. [1990], Gill et al. [1989] oder auch
Cunningham et al. [1989] liefern dabei Beiträge zur messtechnischen
Beurteilung der knöchernen Heilung. Für die weiteren, notwendigen
Untersuchungen zur (mechanischen) Optimierung des Heilungsver-
laufes bilden diese eine unverzichtbare Grundlage.

Darüber hinaus wird durch die Ausführungen aber auch deutlich,
welches regenerative Potential dem Knochen zu eigen ist. Dieses soll-
te durch die Schaffung geeigneter mechanischer Rahmenbedingungen
sowohl bei der Frakturheilung als auch bei der Einheilung von Im-
plantaten im vollen Umfang nutzbar gemacht werden.
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Kapitel 3

Funktionelle Morphologie des
Knochens

3.1 Makroskopische Gestalt und Struktur

Knochen ist ein im hohen Grade heterogenes Gewebe, das abhän-
gig von seinem Ort und der physiologischen Funktion (zudem Ge-
schlecht, Alter und Spezies) stark in seiner Struktur und Gestalt
variiert [An und Draughn 2000]. Am auffälligsten sind die verschie-
denen Erscheinungsformen knöcherner Strukturen im Skelett. Diese
lassen sich in kurze Knochen (short bone), wie z. B. Rückenwirbel
oder die Hand- und Fußwurzelknochen; flache Knochen (flat bone),
wie man sie am Schädel, im Becken oder dem Schulterblatt findet;
unregelmäßige (irregular) und lange Knochen (long bone) einteilen.

Letztere, die neben Schlüsselbein und Rippen typisch für die Ex-
tremitäten sind, werden auch Röhrenknochen genannt und dienen
als klassisches Modell für die makroskopische Struktur des Knochens
[Webster 2001, S. 2]. Der charakteristische Aufbau zeigt einen zen-
tralen, zylindrischen Schaft (Diaphyse) und verbreiterte Epiphysen
an den beiden Enden, die von Gelenkknorpel überzogen sind (articu-
lar cartilage). Der fließende, strukturelle Übergang zwischen Epi- und
Diaphyse wird als Metaphyse bezeichnet und beinhaltet im Wachs-
tumsalter die Epiphysenfuge (growth plate), die als Wachstumzone
das Längenwachstum der Röhrenknochen ermöglicht.

Mit Ausnahme der Gelenkflächen und der Ansatzstellen von Seh-
nen und Bändern ist die gesamte Knochenoberfläche mit Haut be-
deckt [Webster 2001]. Dieses Periost besteht aus zwei Schichten;
eine aus kollagenen Fasern bestehende, derbe, äußere Schicht und ei-
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Kapitel 3 Funktionelle Morphologie des Knochens

Abb. 3.1: Struktur und Aufbau des Röhrenknochens. [Staubesand 1985,
S. 141] Einzelne Strukturen sind aus dem Schnittbild herausgezogen, um die
versetzte Anordnung der Kollagenfibrillen innerhalb der Lamellenschichten zu
verdeutlichen.

ner zell- und gefäßreichen inneren [Schell 2003; Grupp 2002]. Deren
Bindegewebszellen sind in der Lage, in Osteoblasten zu differenzie-
ren und spielen daher eine wesentliche Rolle beim Dickenwachstum
und der indirekten Knochenbruchheilung [Martin et al. 1998, S. 68]
(siehe Kap. 2.1.3).

Das ist insofern von Bedeutung, da für reparative und adaptive
Vorgänge am skelettalen System das Vorhandensein osteogenetischer
Zellen notwendige Voraussetzung ist [ebd. S. 69]. Das macht die Kal-
lusbildung unabhängig von dem Vorhandensein lokaler Osteoblasten,
setzt aber die genannte Fähigkeit des umliegenden Gewebes voraus,
neue, aktive Zellen bilden zu können. Im Inneren des Knochens gibt
es keine Schicht mit vergleichbaren osteogenetischem Potential [Car-
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3.2 Biomechanik des Röhrenknochens

ter und Beaupré 2001; Martin et al. 1998] – eine Funktion, die das
in dem von der Knochenrinde gebildeten Hohlraum liegende Mark-
organ übernimmt [Cowin 1999; Hegelmaier 1993].

Da anfänglich gebildeter Geflecht- oder Faserknochen meist zü-
gig durch den in Kapitel 2.1.4 beschriebenen Haversschen Umbau
ersetzt wird, ist das vorherrschende Erscheinungsbild des adulten
Knochens ein Gefüge aus mehr oder weniger geordneten Lamellen
(Abb. 2.10, S. 30). Es lassen sich die Haupt- oder Generallamel-
len (circumferential lamellae) von Osteonen und Schaltlamellen un-
terscheiden (Abb. 3.1). Erstere verlaufen im Wesentlichen parallel
zur Knochenoberfläche [Hegelmaier 1993, S. 8] und bilden eine
strukturelle, innere und äußere Grenze des kompakten Knochens
[Rahn 1985a]. Dort wo Knochen durch internen Umbau umstruk-
turiert wird, bleiben Fragmente alter Osteone zurück, die als soge-
nannte Schaltlamellen (interstitial lamellae) mikroskopisch sichtbar
sind (Abb. 2.10).

3.2 Biomechanik des Röhrenknochens

Biomechanische Bedeutung hat nicht nur der erweiterte Durchmesser
der Epiphysen – so braucht Knorpel eine größere Fläche, um äquiva-
lente Kräfte zu übertragen [Webster 2001; Copf und Holz 1994]
– sondern auch die makroskopische Zusammensetzung der Knochen-
substanz. Ist im Schaft die Kompakta (bzw. Kortikalis) stark aus-
geprägt, findet man im Bereich der Epiphysen ein gut ausgebildetes
und differenziertes Bälkchenwerk, die Spongiosa (Substantia spon-
giosa). Die höhere Elastizität des spongiösen Knochens (cancellous
oder spongy bone) ermöglicht eine höhere Energieabsorption bevor es
zu plastischer Verformung oder Bruch kommt, während der starre,
kompakte Knochen (cortical bone) dem langen Röhrenknochen die
benötigte Steifigkeit verleiht [Schell 2003, S. 10].

Aus morphologischer Sicht unterscheiden sich spongiöser und kom-
pakter Knochen nicht [Keaveny et al. 2001]. Aus struktureller Sicht
hingegen umfasst Ersterer das dreidimensionale, poröse Netzwerk
aus Knochenbälkchen (Trabekel), in dessen verbundenen Hohlräu-
men sich das rote (blutbildende) und gelbe (fettgesättigte) Knochen-
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mark befindet [An und Draughn 2000]. Die Kompakta hingegen
kann als ”dichtgepackte, lamellenartig strukturierte Spongiosa“ ver-
standen werden [Faust 2001, S. 121].

Dank der grundlegenden Arbeiten von von Meyer, Culmann,
Wolff und Pauwels besteht heute kein Zweifel mehr darüber, dass
die Anordnung und Struktur der Trabekel funktionelle Bedeutung
hat (siehe Kap. 4.1, S. 64). Ihre Architektur ist somit funktionsbe-
stimmt und dient ähnlich einer Fachwerkkonstruktion in der Technik
zur spannungsoptimierten und materialsparenden Übertragung wir-
kender Gelenkkräfte auf distalere Knochenabschnitte.

(a) (b) (c)

Abb. 3.2: Funktionelle Anpassung der Spongiosabälkchen. [Pauwels
1973, S. 34f.] Veränderungen der Spongiosaarchitektur spiegeln nach Pauwels
die herrschenden Spannungsverhältnisse im Normalzustand (a) und bei krank-
haften Veränderungen des proximalen Femurendes wider. Bei Coxa valga führt
der überhöhte CCD-Winkel (b) zu einer Verstärkung der Drucktrabekel (4) und
Atrophie der Zugtrabekel (5), wodurch auch das Wardsche Dreieck (3)

”
ver-

schwindet“. Ein verringerter CCD-Winkel (Coxa vara) hingegen führt zu über-
höhten Spannungen im lateralen Trabekelsystem (c) und dessen struktureller
Verstärkung. 1 – Trochanter major, 2 – Trochanter minor

Im Bereich des proximalen Femurs sind insbesondere 2 Gruppen
von parallel verlaufenden Trabekeln von biomechanischer Bedeutung:
die von der medialen Seite der Diaphyse in den Femurkopf einstrah-
lende primär mediale Gruppe (Drucktrabekel) und die von der la-
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teralen Seite beginnende, im bogigen Verlauf den Schaft überque-
rende primär laterale Gruppe (Zugtrabekel) [Majdani 2002, S. 12].
Die in Klammern stehende Nomenklatur ist die historische, von Pau-
wels stammende Bezeichnung [1973], die auf der trajektoriellen Aus-
richtung der Trabekel entlang der Hauptspannungsrichtungen basiert
(siehe dazu Kap. 4.1.2, S. 67).

Die Gültigkeit der Bezeichnung ist aktuell in einigen Punkten um-
stritten. Während auch neuere Publikationen die Auffassung Pau-
wels’ von Zugspannungen innerhalb der primär lateralen Gruppe
teilen (z. B. Grupp [2002], Pirlich [2002] oder Copf [2004a]), wird
diese Auffassung von anderen Autoren kritisch betrachtet [Majdani
2002] oder gar verneint [Garbe 1998].

Die von Garbe aufgeführten Gegenargumente setzen vor allem an
der fehlerhaften bzw. unvollständigen Berücksichtigung vorhandener
Muskelkräfte an. Insbesondere der Muskelzug der Abduktoren, die
mantelförmig am Trochanter major ansetzen, sorge für eine vollstän-
dige Druckbelastung der entsprechenden Knochenregion [1998, S.46].
Hinzu kommt die anschauliche Feststellung, dass auf Zug beanspruch-
te Strukturen nicht durchhängen, sondern gewölbte Strukturen rei-
nen Druckkonstruktionen vorbehalten sind [vgl. ebd., S. 45].

Die Auffassung von Zugspannungen innerhalb der lateralen Trabe-
kel hingegen stützt sich vor allem auf:

– die unumstrittene Tatsache, dass Knochen auch an anderen
Stellen auf Biegung und damit auf Zug beansprucht wird
(siehe Kap. 4.2, S. 70),

– die experimentell ermittelte Anisotropie des Knochens,
– die experimentelle Messung von Hüftgelenkskräften und deren

gute Übereinstimmung mit Pauwels’
– die röntgenologisch sichtbaren, strukturellen Veränderungen

bei Coxa vara und Coxa valga und
– deren Übereinstimmung mit den theoretischen Spannungs-

trajektorien (Abb. 3.2) sowie
– aktuelle Simulationen mittels FE-Methode zur Ermittlung

von Spannungs- und Dichteverteilungen (Abb. 3.3 - 3.5).
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Abb. 3.3: FEM-Simulation der Spannungsverteilung im proximalen
Femur. [Bouguecha (IFUM), pers. Mitteilung] Im linken Teil der Grafik sind die
herrschenden Druck-, im rechten Teil die Zugspannungen als Vektoren dargestellt.
Als Last wirkt eine resultierende Gelenkkraft von 2317 N unter einem Winkel von
24◦ zur Vertikalen am Femurkopf, sowie eine resultierende Muskelkraft von 702 N
unter 62◦ zur Horizontalen am Trochantor major. Bei der Darstellung kommt es
zur Überlagerung tiefer liegender Spannungsvektoren durch die Projektion der
3-dimensionalen Knochengeometrie auf die ebene Fläche.

Sowohl Daten aus in vivo Messungen mittels Messendoprothesen
[Bergmann et al. 2007; Heller und Bergmann 2001; Bergmann
et al. 2001, 1998] als auch FEM-Simulationen können aber nur ein-
geschränkt als Nachweis betrachtet werden. Beide werden nicht den
hydrodynamischen Eigenschaften des natürlichen Gelenks gerecht,
welches als hydraulisches System die Belastungen vergleichmäßigend
auf die gesamte Gelenkfläche verteilt und nicht punktförmig in den
subchondralen Knochen einleitet [Garbe 1998, S. 65].

Darüber hinaus gehen die gesichteten FEM-Simulationen stets von
vereinfachten Kräfteverhältnissen der angreifenden Muskulatur aus
(in Anlehnung an Pauwels), so dass bei diesen Annahmen keine
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(a) (b) (c)

Abb. 3.4: Spannungs- und Dichteverteilung im proximalen Femur.
[Ebbecke 2003b, S. 13, 10] Horizontale (a) und vertikale (b) Spannungen im als
homogen angenommenen Knochenmaterial. Aus ihnen wurden, mittels evolutiver
Algorithmen [Ebbecke 2003a], Dichteverteilungen abgeleitet, die im erreichten
Gleichgewichtszustand gut mit der natürlichen Dichteverteilung korrelieren (c).

Abb. 3.5: Dehnungsverteilung der Trabekel. [van Rietbergen et al. 2003]
Anordnung der Trabekel im aufgeschnittenen µ-FE-Modell des proximalen Fe-
murs, welches aus µ-CT-Aufnahmen generiert wurde (links). Rechts dargestellt
sind auftretende Belastungen und deren Verteilung in den Knochenbälkchen unter
Bedingungen, die der Standphase beim Gehen entsprichen. Gelbe bis rote Berei-
che repräsentieren Druckbelastungen, blaue Bereiche zeigen Zugbeanspruchung
der knöchernen Strukturen an.

47



Kapitel 3 Funktionelle Morphologie des Knochens

Abb. 3.6: Spannungsvergleichmäßigung durch die Spongiosa. [Sachs
2004, S. 38, 39] Berechnung der Spannungsverteilung im proximalen Femur mit
und ohne Berücksichtigung der Spongiosa. (oben) Verringerung der Hauptzug-
spannungen auf ein Drittel (Skalierung der Darstellung auf die Zugfließspannung
der Kortikalis von 115 N/mm2). (unten) Verringerung der Hauptdruckspannung
um den Faktor 2,3 (skaliert auf die Druckfließspannung 180 N/mm2). Einge-
schränkt wird die Aussagekraft der Berechnungen durch die stark vereinfachte
Lastannahme einer einzigen, vertikalen Hüftgelenkskraft von 2750 N. Die Span-
nungsreduzierung durch angreifende Muskelkräfte bleibt somit unberücksichtigt.

48



3.2 Biomechanik des Röhrenknochens

kontroversen Ergebnisse zu erwarten sein können. Dass Muskelkräfte
aber keinen zu vernachlässigenden Einfluss auf die Spannungsver-
hältnisse im Knochen haben, konnte deutlich von Duda et al. [1997],
Simões et al. [2000], Duda [2001], Gillies et al. [2002], und Bits-
akos et al. [2005] gezeigt werden.

Demzufolge werden vereinfachte Annahmen bei den Randbedin-
gungen ebenfalls nur zu vereinfachten bzw. eingeschränkten Ergeb-
nissen führen [Bitsakos et al. 2005]. Hinzu kommt, dass aktuel-
le Modellierungen mit der vereinfachten Annahme eines homogenen
Knochenmaterials arbeiten. Damit wird aber die insbesondere durch
die Trabekelarchitektur bedingte Anisotropie des Knochens nicht be-
rücksichtigt. Weiteren Wissenzuwachs über den Kraftfluss in einem
derartig strukturierten Medium kann aus den auf µ-CT-Scans ba-
sierenden FEM-Analysen gewonnen werden, wie sie von van Riet-
bergen et al. [2003] sowie van Rietbergen und Huiskes [2005]
eingesetzt werden (Abb. 3.5).

Ungeachtet dieser Diskussion gilt die kraftleitende Funktion der
Spongiosa als unumstritten. Diese wird neben der naheliegenden,
funktionellen Interpretation der Trabekelarchitektur auch durch die
errechneten Spannungsverteilungen bestätigt. Ergänzend dazu zeigen
Berechnungen von Sachs [2004] deutliche Spannungsüberhöhungen
in der Kompakta (die zum Teil über den Festigkeitsgrenzwerten lie-
gen), wenn dem Knochen im Rechnermodell die Substanz der Spon-
giosa entnommen wird (Abb. 3.6). Wegen den deutlich geringeren
Grenzwerten der Materialkennwerte der Spongiosa und den tatsäch-
lich geringeren, auftretenden Spannungen im Knocheninneren (siehe
Abb. 3.4 a, b) gegenüber den kompakten Randstrukturen, liegt der
Schluss nahe, dass eine primäre Funktion der spongiösen Architektur
die Kraftleitung im Sinne einer Kraftverteilung und Vergleichmäßi-
gung ist.
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3.3 Hydrodynamische Aspekte der
Knochenarchitektur

Neben dieser kraftleitenden Funktion der Spongiosabälkchen wur-
de durch Copf und Mitarbeitern den trabekulären Strukturen wei-
tere biomechanische Relevanz nachgewiesen. Ihnen war aufgefallen,
dass die Gestaltung der Spongiosa zu einem untereinander in Verbin-
dung stehenden Kanalsystem von röhrenförmigen Hohlräumen1 führt
(Abb. 3.7 a). Auffällig ist dabei die steigende strukturelle Ordnung
der Röhren vom Wardschen Dreieck über die Bereiche der Zugtra-
bekel hin zu den Drucktrabekeln (Abb. 3.7 b-d).

3.3.1 Kraftverteilung und Vergleichmäßigung

Ausgehend von der Kritik an der rein elastostatischen Erklärung der
lasttragenden Funktion des spongiösen Knochens [siehe dazu Copf
2004a; Petrešin 2004] werden diese Strukturen als Bestandteile ei-
nes hydrodynamischen, schockabsorbierenden Systems interpretiert
[Copf und Holz 1994; Copf 2004a,b]. Dies ist motiviert durch die
Frage, wie die filigranen Strukturen des Knochens derartigen Belas-
tungen, wie sie theoretisch als auch messtechnisch ermittelt wurden,
standhalten können [Copf 2004b, S. 13]. So ist die bisher als vor-
rangig lasttragende Struktur angesehene Kompakta im Bereich der
Gelenkflächen gerade einmal 80 bis 120 µm dick (Abb. 3.8).

Den Schlüssel zum dafür notwendigen, weiterführenden Verständ-
nis der Biomechanik der knöcheren Strukturen sieht Faust [2001]
in der Abkehr von der bisherigen, rein kontinuumsmechanischen In-
terpretation. Seine geforderte, biologischere Sichtweise der lebendi-
gen Knochenstruktur zeichnet sich durch eine stärkere Beachtung
der funktionellen Bedeutung der flüssigen Phase für das mechanische
Verständnis aus.

Diese Forderung korreliert gut mit den Ausführungen Hribernik
und Ravnik [2004], nach denen, entgegen der bisherigen Auffassung,
der Raum zwischen den Trabekeln nicht nur mit Fettgewebe, Blut

1beschrieben ebenfalls bei Garbe [1998, S. 61], aber nicht in diesem Sinne funk-
tionell interpretiert
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und Knochenzellen gefüllt ist. Vielmehr sind die durch das Knochen-
gerüst und elastischen Membranen gebildeten Kavitäten mit zusätz-
licher Flüssigkeit gefüllt, welche ca. 10 % des Knochenvolumens aus-
macht [Hribernik und Ravnik 2004; Petrešin 2004]. Die sich ab-
zeichnende, funktionelle Interpretation dieser intraossalen Flüssigkeit
(intraossea fluid) vereint sowohl hydrostatische als auch hydrodyna-
mische Aspekte.

(a) (b)

(c) (d)

Abb. 3.7: Röhrenförmige Systeme der Spongiosa. [Copf und Holz 1994,
S. 15, 16, 19] (a) Veranschaulichung der Kanalstrukturen durch eingeführte Dräh-
te. Gebündelter Verlauf der Röhren in Bereichen unterhalb der Kompakta des
Adamschen Bogens und in Höhe des Trochanter minors. (b-d) REM-Aufnahmen
zur Darstellung der zunehmenden, strukturellen Ordnung der Röhren im Bereich
des Wardschen Dreiecks (b), sowie der Zug- (c) und Drucktrabekel (d).

Aus hydrostatischer Sicht verhindern die nun belastungsrelevan-
ten, da flüssigkeitsgefüllten Kammern ein Ausknicken der Trabekel
[Faust 2001, S. 124], weshalb es nach Petrešin [2004] nicht mehr
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zulässig ist, bei der Auseinandersetzung mit der Biomechanik der
Spongiosa nur von Zug und Druck zu sprechen. Vielmehr müssen
auch Flüssigkeiten betreffende Charakteristika mit in die Überlegun-
gen einbezogen werden.

In Ergänzung dazu stehen hydrodynamische, viskoelastische Aspek-
te der flüssigkeitsgesättigten Knochenarchitektur zur Übertragung
von Druckbelastungen – vor allem aber auch zu deren Dämpfung
[Copf 2001]. Als zentrales Element dieser Mechanismen werden die
oben erwähnten elastischen Membranen benannt. Diese wurden be-
reits im Vorfeld ihrer Entdeckung aus mathematischen Überlegungen
heraus für die Existenz eines hydrodynamischen Systems durch Ar-
gyris gefordert [Copf 2004b].

Tatsächlich fand man innerhalb der Röhren membranähnliche Ge-
bilde, deren lamelläre Häutchen aus Kollagenfasern mit Kalziumein-
lagerungen bestehen (Abb. 3.8). Diese sogenannten CCL-Tensulae
sind 200 bis 400 µm durchmessende ”Segel“ mit elastischer Aufhän-
gung an der umliegenden Knochensubstanz (Abb. 3.9), die Kompar-
timentierungen des Spongiosaraumes bilden [Copf und Holz 1994;
Copf 2004a]. Auch die eingangs beschriebenen röhrenförmigen Kno-
chenkanäle zwischen den Zug- und Drucktrabekeln sind untergliedert
durch Tensulea [Hribernik und Ravnik 2004], wobei sich besonders
viele zwischen subchondraler Kompakta und Epiphysenfuge nachwei-
sen lassen.

3.3.2 Stoßdämpfende Funktionalität

Neben der lasttragenden sowie kraftleitenden Funktion (Verteilung
und Vergleichmäßigung) des spongiösen Knochens zeichnet sich da-
her eine kraftdämpfende Funktion der Spongiosa ab. In Ergänzung
zur viskoelastischen Fähigkeit des Gelenkknorpels als ”Stoßdämpfer“
zu fungieren [Copf und Holz 1994; Copf 2001], stellt sie demnach
wegen der großen Oberfläche der elastischen Tensulae und der intra-
ossalen Flüssigkeit ein weiteres kräfteabsorbierendes Subsystem auf
Basis hydrodynamischer und viskoelastischer Mechanismen dar. Die
auf den Gelenkknorpel wirkenden Belastungen werden auf die dar-
unterliegenden Knochenstrukturen übertragen und erzeugen in den
röhrenförmigen Hohlräumen der Trabekel gerichtete, spannungsin-
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(a) (b)

Abb. 3.8: Spongiosabälkchen und CCL-Tensulae. (a) Die subchondrale
Kompakta (unterer Bildbereich) wird gestützt von 100 bis 400 µm dicken Kno-
chenbälkchen mit deutlich sichtbaren CCL-Tensulae [Copf 2004a, S. 33]. (b)
Schematischer Aufbau eines Tensula als membranartige, zwischen den Knochen-
bälkchen (1) aufgespannte, elastische Struktur aus Kollagenfasern (2) und Kal-
ziumeinlagerungen (3) [Copf und Holz 1994, S. 103].

duzierte Flüssigkeitsströmungen. Des Weiteren scheinen im Knorpel
identifizierte Strukturen dazu zu dienen, dass Gelenkflüssigkeit infol-
ge der Gelenkbewegungen durch den Knorpel hindurch in den sub-
chondralen Knochen gepresst wird.

Die in der Summe dieser Effekte durch die intraossale Flüssigkeit
weitergeleiteten Kraftimpulse treffen auf die zahlreichen Tensulae,
die die Kräfte auf benachbarte Volumina verteilen bzw. auf die umlie-
genden Knochenbälkchen übertragen [Hribernik und Ravnik 2004;
Petrešin 2004]. Dadurch werden lokale Spannungsspitzen vermie-
den und eine ganzheitliche Belastung des Knochens erreicht.

Eine Schlüsselrolle in der Biomechanik der Spongiosa spielt so-
mit die deutlich erhöhte, funktionelle Oberfläche durch die Tensulae.
Die strömungsinduzierten Schwingungen der elastischen Membranen
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[Copf 2004b] wirken ebenso wie die Kompression der intraossalen
Flüssigkeit [Copf 2004b] und darin entstehende Turbulenzen [Hri-
bernik und Ravnik 2004; Petrešin 2004] energieverzehrend und
damit belastungsdämpfend (siehe Abb. 3.10). Diese funktionelle In-
terpretation wird gestärkt durch die zahlenmäßige Abnahme der Ten-
sulae nach distal, was gut mit der schwächer werdenden Wirkung von
Druckimpulsen korreliert [Petrešin 2004].

Die vielschichtige, biomechanische Wirkungsweise des spongiösen
Knochens lässt sich in Anlehnung an Hribernik und Ravnik [2004]
in untenstehende, hydrodynamische Gesichtspunkte unterteilen (h1–
h5). Daraus wird die sich abzeichnende, ”wesentliche Bestimmung
der mechanischen Eigenschaften durch die flüssige Phase“ deutlich
[Faust 2001, S. 120]. Ergänzt wurden sie in der zusammenfassenden
Darstellung um die elastomechanischen (e1, e2) Aspekte der minera-
lischen Knochenmatrix:

h1 – Kraftfluss durch die intraossale Flüssigkeit
(hydrostatische Verteilung) (V)

h2 – Kompression der intraossalen Flüssigkeit (D)
h3 – Turbulenzen der intraossalen Flüssigkeit (D)
h4 – Energieverzehrende Schwingungen der Tensulae (D)
h5 – Kraftauskopplung auf umliegende Knochenbälkchen

durch die Tensulae (V)

e1 – Deformationen der mineralischen Komponente (D)
e2 – Kraftleitung durch die trabekuläre Architektur (V)

Gesondert gekennzeichnet sind dabei kraftleitende Funktionen (V),
die zu einer Verteilung und Vergleichmäßigung der Belastungen füh-
ren und dämpfende, kraftabsorbierende Funktionen (D), welche mit-
tels dissipativer Effekte Bewegungsenergie ”verzehren“.
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3.3 Hydrodynamische Aspekte der Knochenarchitektur

(a) (b)

(c) (d)

Abb. 3.9: CCL-Tensulae im adulten Knochen. [Copf und Holz 1994, S. 20,
21, 29; Copf 2004, S. 39] (a) Tensulae in der subchondralen Kompakta nach Ent-
fernung der Trabekel. (b) Nahaufnahme zweier Tensulae aus dem Knie des Men-
schen. (c) Zwischen den Spongiosabälkchen der Patella aufgespannte Tensulae.
(d) Detail einer Tensula aus der subchondralen Kompakta.

Abb. 3.10: Turbulenzen in den trabekulären Röhren. [Copf 2004b, S. 41]
Mögliches Strömungsprofil durch die Röhren der Spongiosa. Versetzte, exzentri-
sche Perfurationen in den Tensulae zwingen die spannungsinduzierten Bewegun-
gen der intraossalen Flüssigkeit in eine helikale Strömung und lösen energiever-
zehrende Turbulenzen in Form von Mikrowirbel aus.
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Kapitel 3 Funktionelle Morphologie des Knochens

3.4 Mikroskopisch-zellulärer Aufbau des
Knochens

3.4.1 Osteone – Grundbausteine des Knochens

Osteone, wegen ihrer strukturellen Bedeutung von Kummer [1980,
S. 7] als ”besondere Organisationsform“ des Knochens bezeichnet
(bone structural unit), bestehen aus konzentrisch um einen zentra-
len Gefäßkanal angeordnete Lamellenschichten (concentric lamellae)
(Abb. 3.11, 3.12). Etwa 20 bis 30 derartige Schichten bilden eine ca.
200 bis 250 µm durchmessende, zylindrische Einheit, die sich mehre-
re Millimeter durch den Knochen erstrecken kann und nach außen
meist durch eine dünne Kittlinie (cement line) von der umgeben-
den Matrix abgegrenzt ist [Webster 2001; An und Draughn 2000;
Martin et al. 1998; Cowin et al. 1991]. Innerhalb der Lamellen zei-
gen die Kollagenfibrillen eine parallele Ausrichtung, sodass sie sich
mit wechselndem Steigungswinkel schraubenförmig um den zentralen
Kanal winden [Cowin et al. 1991; Kummer 1980; Rahn 1985a].

In diesem, nach dem englischen Arzt Clopton Havers benannten
Haversschen Kanal (daher Haverssches System (Haversian sys-
tem) als ältere Bezeichung für das Osteon), verlaufen in Bindegewe-
be eingebettet Blutgefäße, sowie Nerven- und Lymphbahnen [Schell
2003; Webster 2001; Cowin 1999; Martin et al. 1998]. Unabhän-
gig von der strukturellen Anordnung der Osteone verlaufen gefäßfüh-
rende Volkmannsche Kanäle quer durch den Knochen und verbin-
den die Haversschen Kanäle untereinander sowie den Knochen mit
außenliegenden Strukturen (Abb. 3.1).

Schon bei der Grundeinheit des Knochens ist auffällig, dass bei al-
ler makroskopischen Vielfalt der mikroskopische Aufbau annähernd
identisch ist. So besteht die Knochensubstanz zu 2/3 aus minerali-
schen Bestandteilen und zu 1/3 aus organischer Matrix, Zellen und
Wasser, wobei hier die Kollagenfibrillen mit 90% den Hauptanteil
einnehmen [Cowin 2001c; An und Draughn 2000]. Den größten
Anteil an der anorganischen Grundsubstanz hat Kalziumphosphat
mit etwa 85% [Hegelmaier 1993; Kummer 1980], welches meist
in kristalliner Form als Hydroxylapatite Ca10(PO4)6(OH)2 an den
Kollagenfibrillen abgeschieden wird [An und Draughn 2000].
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Abb. 3.11: Aufbau des Osteons.
[Kummer 1980] Schematische Zeich-
nung eines Haversschen Systems bei ca.
900 facher Vergrößerung. 1, 2 – zwei der
konzentrischen Lamellen, 3 – Kapillare,
4 – Nervenfaser, 5 – endostale Belegzelle
bzw. Osteoblast, 6 – Osteozyt, 7 – Osteo-
klast.

Abb. 3.12: Osteon. [Martin et al.
1998, S. 48] Querschnitt durch ein
Osteon. Deutlich sind der zentrale
Gefäßkanal, sowie die konzentrisch
angeordneten Lamellen zu erkennen.
Die linsenförmigen Gebilde zwischen
den Lamellen sind eingebaute Osteo-
zyten mit ihren, als fädige Struktu-
ren erkennbaren Zellausläufern.

Durch den mineralischen Anteil erhöht sich zwar die Härte und Fes-
tigkeit des Knochens [Hegelmaier 1993, S. 9], doch kann die auf pro-
zentuale Anteile reduzierte Zusammensetzung des Knochens dessen
Funktionalität nicht widerspiegeln. Für die physiologische Leistungs-
fähigkeit des Knochens ist die Kombination von organischen und an-
organischen Materialien von zentraler Bedeutung [vgl. Schell 2003].
Maßgeblich dafür ist das komplexe und erfolgreiche Zusammenwir-
ken strukturgestaltender (Osteoblasten und Osteoklasten) und struk-
turregulierender Knochenzellen (Osteozyten und Belegzellen), die im
folgenden einzeln vorgestellt werden.
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3.4.2 Osteoblasten

Überall auf der Knochenoberfläche wo Knochenbildung abläuft, d. h.
Wachstums-, Umbau- und Reparaturprozesse stattfinden, sind Os-
teoblasten epithelartig auf der Knochenoberfläche angeordnet [Rahn
1985a, S. 141]. Es sind einkernige, kuboide, etwa 20 bis 30 µm durch-
messende Zellen, deren Aufgabe der Knochenaufbau ist [Majeska
2001; Cowin et al. 1991]. Dieser geschieht in zwei Phasen:

Zuerst wird eine organische Grundsubstanz (Osteoid) abgeschie-
den, in die synthetisierte Kollagenfibrillen eingelagert sind. Dieses
Gerüst wird dann durch gezielte Abgabe von Mineralsalzen minera-
lisiert, die in Form von Apatit eingelagert werden.

Die Koordination des Knochenanbaus von etwa 1–2 µm pro Tag
wird gewährleistet durch Cytoplasmafortsätze der Osteoblasten, mit
denen sie netzwerkartig untereinander in Verbindung stehen (sie-
he Abb. 3.13 a). Nach der Vorstellung Burger und Klein-Nulend
[1999a,b] veranlasst die fortlaufende Nachbildung osteoblastischer Zel-
len aus den mesenchymalen Stammzellen einzelne Osteoblasten dazu,
ihre Syntheseaktivität einzustellen und sich in die kalzifizierende Ma-
trix ”einmauern“ zu lassen.

3.4.3 Osteozyten

Diese wandeln dann ihre äußere Gestalt zu einer flachgedrückten,
längsovalen Form, deren Längsachse parallel der entsprechenden La-
melle ist [Rahn 1985a]. Dabei schrumpfen sie um bis zu 30% und
intensivieren die Kopplung untereinander mittels bis zu 60 cytoplas-
matischer Zellausläufer, die zwischen 15 und 30 µm lang werden kön-
nen [Weinbaum 2001; Cowin 2001d] und sich 3-dimensional durch
die Knochenmatrix erstrecken [Cowin 2002, 1999; Cowin et al. 1991;
Lanyon 1993]. An den Berührungspunkten der Membranen steuern
spezielle Kontaktstellen (gap junctions) den direkten Austausch von
Ionen und Molekülen [Majeska 2001; Cowin 2002; Martin et al.
1998] und gewährleisten die elektrische Kopplung der Zellen (elek-
trische Synapse, Abb. 3.13 b). Dieses Netzwerk sichert die physische
und funktionelle Verbindung der Osteozyten untereinander (sowie zu
den oberflächlichen Osteoblasten und Belegzellen) und ist für die Re-
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gulation des Kalziumhaushaltes in der jeweiligen Knochenregion von
essentieller Bedeutung.

Die mineralisierten Höhlen der Osteozyten werden Lakunen ge-
nannt und die mineralisierten Kanälchen der Zellausläufer Canalicu-
li. Durch das Schrumpfen der Zellen und deren Ausläufer entsteht ein
extrazellulärer Raum in der Größenordnung von 0,1 µm [Weinbaum
2001; Weinbaum et al. 1994], der von Knochenflüssigkeit2 gefüllt ist
[Cowin 2002; You et al. 2001]. Die Oberfläche der Zellausläufer ist
mit einer vliesartigen Anordnung langer, peripherer Membranmole-
küle überzogen (Glycocalyx) und über dünne molekulare ”Fäden“3

[Weinbaum et al. 2003; You et al. 2001; Weinbaum et al. 1994]
mit den Wandungen der Canaliculi verbunden [Weinbaum et al.
2003; Cowin 2002; Weinbaum 2001; Weinbaum et al. 1994; You
et al. 2001]. Durch Öffnungen zu den Gefäßkanälen (Haverssche und
Volkmannsche Kanäle) entsteht ein zusammenhängendes, flüssig-
keitsgefülltes Kanälchensystem von den intrakortikalen Gefäßen über
die Osteoblasten bis zu den Osteozyten [Rahn 1985a]. Die Bedeutung
und Funktion dieses lakunär-canaliculären Netzwerkes (lacuno-
canalicular network) ist zur Zeit Gegenstand der Forschung, da in
ihm ein Schlüsselelement der mechanischen Sensibilität des Knochens
vermutet wird (ausführlich in Kap. 4.3, S. 79).

3.4.4 Endostale Belegzellen

Kommt es infolge eines veränderten Stimulus zu einem Ausbleiben
der Bildung neuer Osteoblasten aus Vorläuferzellen des Bindegewe-
bes, so stellen nach Burger und Klein-Nulend [1999b] die vor-
handenen Osteoblasten ihre Syntheseaktivität ein. Anschließend fla-
chen sie ab und bedecken fortan als sogenannte endostale Belegzellen
(lining cells) oder Knochendeckzellen epithelartig die gesamte ex-
trazelluläre Knochenoberfläche. Als einziger Zelltyp sind sie auf der
inaktiven Oberfläche vorhanden [Webster 2001]. Diese umfasst 80%

2Knochenflüssigkeit ist nach heutiger Auffassung der Sammelbegriff für Flüs-
sigkeiten außerhalb von Blutgefäßen und Nerven in den Volkmannschen- und
Haversschenkanäle sowie der Extrazellularflüssigkeit in den Canaliculis und
den Lakunen.

3in der wissenschaftlichen Diskussion stehen Proteoglycan-Moleküle
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(a) (b)

Abb. 3.13: Osteozytisches Netzwerk. (a) Zelluläres Netzwerk von Osteo-
blasten, die mittels cytoplasmatischer Zellausläufer untereinander in Verbindung
stehen (Bildbreite 100 µm) [Burger und Klein-Nulend 1999a, S. 103]. (b) Ver-
größerte Darstellung einer gap junction zwischen den Zellmembranen zweier Os-
teozyten [Martin et al. 1998, S. 47].

der Knochenoberfläche beim Erwachsenen [Cowin et al. 1991]. Ob-
wohl die Belegzellen dadurch zusammen mit den Osteozyten mit 95%
den weitaus größten Anteil der Knochenzellen stellen [Burger und
Klein-Nulend 1999a], ist ihre Funktion und Aufgabe nach wie vor
unklar [Wintermantel und Ha 1998].

In der Dikussion stehen indirekte Einflüsse auf den Knochenauf-
und -abbau [Majeska 2001] oder der mögliche Anteil am sensori-
schen Potential des Osteozyten-Netzwerkes. Wie diese sind die Beleg-
zellen ebenfalls durch zahlreiche Zellausläufer untereinander verbun-
den, deren Zell-Zell-Kanäle (gap junctions) die chemische als auch
elektrische Kopplung ermöglichen. Wegen der nahen Verwandtschaft
von Osteoblasten, Osteozyten und Belegzellen (verschiedene Differen-
zierungsstadien eines Zelltyps [Majeska 2001]) kann alles umfassend
vom ”osteozytischen Netzwerk“ gesprochen werden (in Anlehnung an
Lanyon [1993]).
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3.4.5 Osteoklasten

Neben den Osteoblasten, Osteozyten und Belegzellen, die verschie-
dene Differenzierungsstadien eines Zelltyps darstellen, bilden die Os-
teoklasten die Ausnahme unter den Knochenzellen. Neben der Form
und Gestalt – so sind Osteoklasten vielkernige Riesenzellen mit ei-
nem Durchmesser von bis zu 100 µm [Webster 2001; Wolff 1988;
Rahn 1985a] – ist es vor allem die funktionelle Besonderheit. So hebt
Pogoda die ungewöhnliche Tatsache hervor, dass Knochen als ein-
ziges Organ einen Zelltyp enthält, ”whose only function is to destroy
or resorb the organ hosting it“ [2005, S. 18].

Die Spezialisierung auf Knochenresorption spiegelt dabei der Auf-
bau der Zellen wider. Die dem Knochen zugewandte Seite zeigt einen
deutlichen Bürstensaum. Durch die Zonen ”tiefer, intracytoplasma-
tischer Einfaltungen des Plasmalemms“ [Rahn 1985a, S. 145], wird
ein großer Reaktionsraum für die knochenzersetzenden Säuren und
Enzyme geschaffen, sowie eine große Resorptionsoberfläche zur Auf-
nahme der Abbauprodukte ins Zellinnere. Den Bürstensaum umgibt
eine Zone direkten Knochenkontaktes (clear zone), die ähnlich ei-
nes Dichtungsringes die physische Abgrenzung des Reaktionsraumes
gewährleistet. Bei einer Resorptionsleistung eines Osteoklasten von
60 µm pro Tag bilden sich an der Knochenoberfläche infolge der Ab-
bauaktivitäten Einbuchtungen heraus, die Howshipschen Lakunen
genannt werden. Die Steuerung der Abbauaktivitäten muss dabei
über indirekte Kommunikation, z. B. mittels biochemischer Boten-
stoffe erfolgen, da Osteoklasten keine Anbindung an das osteozytische
Netzwerk aufweisen. Auch untereinander stehen sie nicht mittels gap
junctions in Verbindung [Cowin et al. 1991].
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3.5 Synopsis zur Hydrodynamik des
Knochens

Auch wenn die funktionelle Interpretation der vorgefundenen Struk-
turen (intraossale Flüssigkeit, Tensulae) noch nicht zweifelsfrei bestä-
tigt wurde, zeichnet sich die Hydrodynamik als ein wesentlicher Be-
standteil der Biomechanik des Knochens ab. Vor allem die stoßdämp-
fende und lastverteilende Wirkung der flüssigkeitsgetränkten Spon-
giosa erfährt zunehmende Bestätigung. Im proximalen Femur wurde
dafür der Bereich zwischen subchondraler Kompakta und Epiphysen-
fuge als besonders relevant identifiziert [Copf und Holz 1994; Copf
2001, 2004a,b; Faust 2001; Kallabis et al. 2003; Nachtigall 2002;
Petrešin 2004; Hribernik und Ravnik 2004].

In Anbetracht der funktionellen Bedeutung des trabekulären Kno-
chens aus der Summe der unter elastomechanischen und hydrodyna-
mischen Gesichtspunkten beschriebenen Eigenschaften, nennt Kalla-
bis et al. die Spongiosa das ”hydroelastische Federsystem“ des Kno-
chens [2003, S. 36] und Copf sie den ”tatsächliche Kraftimpuls-
Transmitter [. . . ] im proximalen Femur“ [2004b, S. 12].
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Funktionelle Anpassung des
Knochens

Bevor sich in der zweiten Hälfte des 19. Jahrhunderts, unter dem
Einfluss der Darwinschen Lehre, die Idee von der funktionell ge-
prägten Gestaltsanpassung der Knochen zu entwickeln begann, stand
nicht die Frage nach dem Wie im Mittelpunkt der wissenschaftlichen
Auseinandersetzung. Vielmehr herrschte Unstimmigkeit darüber, ob
Knochen überhaupt ”formbildende Kräfte innewohnten“ [Hegelmai-
er 1993, S. 13], oder ob es ”Passivorgane“ sind, denen ” jede von ihm
selbst ausgehende Formgebung abzusprechen sei“ [zit. nach Wolff
1991, S. 80]. Als bedeutenster Vertreter dieser Auffassung wird gern
L. Fick zitiert, der meinte: ”das Phantom von formbildenden Kräf-
ten [. . . ] müsse aus der Physiologie verbannt werden“ [zit. nach ebd.
S. 80]. Er sah die Funktion des Skelettes lediglich darin, den Aktivor-
ganen (Muskeln, Nervenapparat, Sinnesorgane) als Stütze zu dienen.
Etwas zynisch kommentierte von Volkmann diese Anschauung,
dass demnach Knochen ”Hebel und Stützen zu allerhand Nutzleis-
tungen“ seien, ”wie die verschluckte Elle bei dem steifen Schneider;
sonst weiter nichts“ [ebd., S. 81].

Neben diesen grundsätzlichen Auseinandersetzungen entwickelten
sich erste Theorien über die Qualität des Stimulus für die Gestaltsän-
derung des Knochens, vor allem im Zusammenhang mit Wachstums-
und Heilungsprozessen sowie pathologischen Veränderungen. Wegen
der besonderen Bedeutung sei stellvertretend an dieser Stelle die
Volkmann-Huetersche Drucktheorie genannt, nach der ”vermehr-
ter Druck [. . . ] Wachstum hintangehalten“ und durch ”von der Norm
abschweichende Druckentlastung oder gar [. . . ] Zug [. . . ] das Kno-
chenwachsthum verstärkt werde“ [Wolff 1991, S. 83].
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4.1 Das WOLFFsche Gesetz der
Transformation des Knochens

In diese Zeit der wissenschaftliche Kontroverse und unter dem Ein-
fluss der neuen Darwinschen Lehre gipfelte Julius Wolffs Arbeit
in der Veröffentlichung seines Hauptwerkes 1892 (”Das Gesetz der
Transformation der Knochen“), welches noch heute zu den am meis-
ten zitierten Werken in orthopädischen und medizinischen Publika-
tionen zählt [Zippel 1992] – auch wenn Roeslers Bemerkung nicht
abwegig zu sein scheint: ”oft zitiert, selten gelesen“ [1987, S. 1027].

Dennoch kann man sagen, dass sich Wolffs Hoffnungen erfüll-
ten, dass mit ”dem vorliegenden Werke [. . . ] ein Wandel in [. . . ] der
medizinischen Literatur herbeigeführt“ werde [vgl. 1991, S. 27]. Un-
terstrichen wird die Bedeutung und die Aktualität des Transforma-
tionsgesetzes durch die erst 1986 erschienene englische Ausgabe –
beinahe 100 Jahre nach Erstveröffentlichung [Zippel 1992; Wessin-
ghage 1991]. Doch was ist ”dran“ am Wolffschen Gesetz und was
ging ihm voraus?

4.1.1 Historischer Kontext

Eine der auf Wolffs Überlegungen maßgeblich einflussnehmende
Fragestellung war die nach der Bedeutung der Anordnung der Spon-
giosabälkchen im Knochen. Schon lange vorher war Anatomen diese
innere Struktur der Knochen aufgefallen und wurde die Ausrichtung
der Knochenbälkchen mit unterschiedlicher Genauigkeit widergege-
ben – zum Teil ”sehr dürftiger Natur“, wie Wolff selbst bemängelte
[1991, S. 3]. Es ist der Verdienst des Züricher Anatoms Hermann
von Meyer die trabekulären Strukturen des Femurkopfes in einer
bis dahin noch nicht erreichten Genauigkeit und Gründlichkeit dar-
gestellt zu haben. Darüber hinaus begann er deren Bedeutung unter
mechanischen Gesichtspunkten zu erörtern [Maquet 1992].

Wolff nannte es später in seinem Werk einen ”überaus glück-
lichen Zufall“ [1991, S. 7], dass während von Meyer auf einem
Kongress der naturforschenden Gesellschaft in Zürich seine Präpa-
rate und deren Interpretation vorstellte, auch der Ingenieur und Ma-
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thematikprofessor Karl Culmann anwesend war. Als Begründer der
Methode der ”graphischen Statik“ erkannte er auffallende Überein-
stimmungen in der Anordnung der Spongiosabälkchen und der von
ihm konstruierten Spannungslinien. In der 1867 erschienen Gegen-
überstellung der von Meyer gezeichneten Spongiosabälkchen mit
den Culmannschen Spannungstrajektorien in einem an der Gestalt
des proximalen Femurquerschnitt angelehnten ”Krans“ (Abb. 4.1 b,
a), wird heute vielfach die Geburtsstunde des Wolffschen Geset-
zes gesehen [Cowin 1989]. In ihr liegt der Zugang zu einer neuen
mathematischen Interpretation der knöchernen Strukturen [Zippel
1992].

Doch über die Beschreibung des statischen Zustandes der span-
nungsoptimierten Knochenarchitektur hinaus ging es Wolff in sei-
nen Ausführungen um den Ablauf und die Realisierung der Optimie-
rung als solches. Wolffs Ausführungen sind somit die Vereinigung
struktureller Fragestellungen mit einer auf dem Systemgedanken ba-
sierenden Betrachtungsweise [Roesler 1987].

Der zweite Wolff maßgelblich beeinflussende Gedanke stammt
von Roux’, der mit seinen Arbeiten die Frage nach dem ”quanti-
tative self-regulating mechanism“ aufwarf [zit. nach Roesler 1987,
S. 1030]. In ihm sah er einen biologischen Kontrollmechanismus, mit
dem Organismen in der Lage sind, sich äußeren Bedingungen anzu-
passen. Roux wird somit der Verdienst zugesprochen, den Begriff
der ”funktionellen Anpassung“ eingeführt zu haben1 [Cowin 2001c;
Kummer 1992; Debrunner 1988]. Hinzu kommt der erstmalige Hin-
weis auf die Verknüpfung mit zellulären Prozessen [Roesler 1987,
S. 1030].

Wolffs Synthese aus diesem Gedankengut war die Formulierung
einer Gesetzmäßigkeit, die in der inneren und (später) äußeren Ge-
stalt des Knochens eine optimale Anpassung an die zugrunde lie-
1Darüber, wer zuerst den Gedanken der funktionellen Anpassung formulierte
(auch ohne es bereits so zu bezeichnen), gehen die Meinungen auseinander. So
fordert Cowin eine Umbenennung in

”
Roux’s Law“ [2001c, S. 14], wohingegen

Zippel Wolff 10 Jahre vor Roux datiert [1992, S. 7]. Wahrscheinlich ist die
Ansicht Löer und Weigmann [1992] realistisch, die von einer Entwicklung in
gegenseitiger Beeinflussung ausgehen. In Roux sehen sie den Theoretiker, der
sein Wissen für die klinische Anwendung zur Verfügung stellte und in Wolff
den, der es annahm und umsetzte.
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(a) (b) (c) (d)

Abb. 4.1: Trajektorielle Interpretation der Trabekelarchitektur. [(a)-
(c): Wolff 1991, S. 154, (d): Cowin 2001c, S. 11] Gegenüberstellung von Cul-
manns Kran (a) und von Meyers Skizze des proximalen Femurs (b) – beide mit
eingezeichneten Spannungstrajektorien für transversale Belastung. (c) Wolffs
photografische Abbildung des proximalen Femurs eines 31 jährigen Mannes. (d)
Spannungstrajektorien in sich unter 30◦ kreuzenden Trabekeln bei Überlagerung
von axialem Druck und Biegung. Im Gegensatz zu den Knochenbälkchen schnei-
den sich die unendlich dünnen, mathematischen Linien stets senkrecht.

gende Funktion sah.2 Kern seiner Theorie ist somit die Auffassung,
dass ”die Funktion [. . . ] des Knochens das entscheidende formbilden-
de Element sei“ [Hegelmaier 1993, S. 14] und sich die Struktur
durch An- und Abbauvorgänge nach streng mathematischen Gesetz-
mäßgkeiten nach den Spannungstrajektorien ausrichte.3 Besonderen
Wert legte er auf den mathematischen Anspruch seiner Theorie und

2
”
Es ist demnach unter dem Gesetze der Transformation der Knochen dasjeni-

ge Gesetz zu verstehen, nach welchem im Gefolge primärer Abänderungen der
Form und Inanspruchnahme [. . . ] bestimmte, nach mathematischen Regeln ein-
tretende Umwandlungen der inneren Architectur und ebenso bestimmten, den
selben mathematischen Regeln folgend secundäre Umwandlungen der äusseren
Form der betreffenden Knochen sich vollziehen“ [Wolff 1991, S. 2].

3
”
. . . ausschließlich in den Richtungen der mathematischen Spannungstrajecto-

rien [ist] Knochensubstanz vorhanden [. . . ] und es erschliesst sich uns damit
die wunderbare Tatsache, dass der Knochen in Druck- und Zuglinien aufgebaut
ist“ [Wolff 1991, S. 23].
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die von ihm als erstes ”richtig“ erkannte, rechtwinklige Kreuzung der
Spongiosabälkchen – zwei Fakten, mit denen er sich von den Arbeiten
seiner Vorgänger abzugrenzen versuchte.

4.1.2 WOLFFs Gesetz aus heutiger Sicht

Der in der Literatur weitverbreitete Bezug auf das Transformations-
gesetz ist kritisch zu bewerten und legt den Schluss nahe, dass es
sich dabei um ein verallgemeinertes Verständnis des Gesetzes han-
delt. So stellt Cowin [2004] fest, dass das Transformationsgesetz als
Ausdruck der epigentischen Beeinflussung von Geweben durch me-
chanische Belastung angesehen wird – ein Zeichen für den viel all-
gemeineren Gebrauch des Gesetzes, da Wolff sich ausdrücklich auf
Knochen beschränkte. Auch wenn Autoren wie Rubin und Haus-
man [1988] im Wolffsche Gesetz ohne weitere Konkretisierung eine

”mathematische“ Verknüpfung von Form, Funktion und Belastung
sehen, spricht dies für eine Verwendung im weiteren Sinne.

Wird der Terminus demnach im weiteren Sinne einer Gestaltsände-
rung des Knochen als funktionelle Anpassung (bone oder functional
adaptation)4 entsprechend der vorherrschenden Spannungsverläufe
verwendet, ist dies demnach richtig und zulässig (so z. B. bei Ro-
manos et al. [2003], Kim et al. [2003], Sommerfeldt und Rubin
[2001], Keaveny et al. [2001], Gautier et al. [2000], Frost [2001],
Burger und Klein-Nulend [1999a] oder Brunski [1999]). Aller-
dings entspricht dies dann nicht der Vorstellung Wolffs – und schon
gar nicht seinem hohen Anspruch an sein mathematisches Gesetz.

Insofern ist die vor allem durch Cowin geführte Kritik am Wolff-
schen Gesetz nicht abwegig, denn im engeren Sinne kann es seiner ei-
genen, strengen Formulierung nicht standhalten. So versäumt Cowin
[2004, 2001c, 1989] nicht darauf hinzuweisen, dass die ”rigid or ma-
thematical form“ ungültig ist [siehe auch Turner et al. 1994, S. 875]
und auch Roesler [1987, S. 1027] gibt die verbreitete Auffassung
wider, dass ”Wolff’s Doktrin in großen Teilen aus mechanischem und
elastomechanischem Gesichtspunkt unhaltbar sind“.

4oft auch in Verbindung mit der Floskel
”
form follows function“ z. B. bei Kim

et al. [2003, S. 2116], Sommerfeldt und Rubin [2001, S. 92]
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Hauptkritikpunkt ist dabei, dass Wolff zwar stets behaupte-
te mathematische Formeln könnten den Einfluss auf die Struktur
beschreiben und seine Gesetzmäßigkeit auch streng mathematisch
nannte – selbst aber keine Gleichungen aufstellte [Frost 2001, 1994,
1990a; Maquet 1992].

Der zweite wesentliche Kritikpunkt und gleichzeitig Wolffs Irr-
tum ist die Annahme einer 1:1 Übertragbarkeit5 von Spannungstra-
jektorien und Spongiosabälkchen, die keineswegs immer rechtwinklig
kreuzen, was selbst die Abbildungen und Präparate Wolffs zeigen
[Maquet 1992]. Der Fehler, in der dem Transformationsgesetz zu
Grunde liegenden Annahme, beruht darin, dass Culmanns Theorie
von einem Kontinuum-Modell ausgeht, das homogene und isotrope
Materialeigenschaften aufweist. Gesetzmäßigkeiten, die aber nicht für
biologische Gewebe und insbesondere nicht für Knochen gelten.

Hinzu kommt, dass aus der rechtwinkligen Kreuzung der Trajekto-
rien nicht auf den Verlauf der Knochenbälkchen geschlussfolgert wer-
den kann. Im Gegensatz zu diesen liegen Trajektorien entsprechend
ihrer mathematischen Natur unendlich dicht beieinander, wohinge-
gen die Knochenstruktur, wie jedes materielle Gitter oder Netzwerk,
eine räumliche Mindestausdehnung aufweist. Wie Cowin [2001c] zei-
gen konnte, verlaufen innerhalb dieser räumlichen Ausdehnung die
Trajektoren sehr wohl stets senkrecht zueinander – jedoch unabhän-
gig davon, unter welchem Winkel sich die Streben des Netzwerkes
kreuzen (Abb. 4.1 d).

Abgesehen von dieser physikalischen Widerlegung setzt eine senk-
rechte Anordung der Knochenbälkchen einen statischen Lastfall vor-
aus, wie es bei Culmanns Berechnungen der Fall war. Knochen als
Teil eines stetig agierenden, lebenden Organismus ist aber wechseln-
den Lasten ausgesetzt, deren zeitliche Veränderung sich auch in der
entsprechenden gemittelten Anpassung der Knochenstruktur wider-
spiegeln muss [Cowin 2001c; Maquet 1992].

5In letzter Konsequenz würde sie bedeuten, dass die Knochenbälkchen genau
wie die Trajektorien unendlich dicht liegen müssten, eine spongiöse Struktur
sich also gar nicht ausbilden würde [Cowin 2001c]. Des Weiteren dürften in
der neutralen Faser keine knöchernen Strukturen beobachtet werden [Maquet
1992]. Beides stimmt nicht mit den herrschenden Tatsachen überein.
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Was jedoch bei aller Kritik an dem Gesetz von der Transformation
des Knochens nicht vergessen werden darf, ist dass Wolff wie kein
anderer vor ihm das Wissen und die Gedanken seiner Zeit zusam-
menführte und eine das klinische Denken nachhaltigst beeinflussende
Debatte auslöste [Cowin 2001c, S. 3]. So ist ”die überraschendste Be-
obachtung beim Lesen der Literatur“ des letzten Jahrhunderts die,

”dass es nie den geringsten Zweifel an der Wechselwirkung zwischen
Struktur und Funktion der Knochen gegeben hat“ [Roesler 1987,
S. 1026] gar nicht verwunderlich.

Hinzu kommt, dass die aus den Beobachtungen abgeleitete Ver-
mutung einer Übereinstimmung von Spannungsverläufen und Kno-
chenstruktur in einer ersten Näherung zutreffend ist (siehe Kap. 3.2,
insbesondere Abbildungen 3.3 und 3.4 auf Seite 46). Die trajektorielle
Interpretation der Trabekelarchitektur ist demnach für viele biome-
chanische Überlegungen als hinreichend genaue Grundlage zulässig
und kann somit als Anhaltspunkt dienen. Der Begriff der trajekto-
riellen Orientierung beschreibt darum im Folgenden diese zulässige
Näherung, unter Beachtung der unzulässigen mathematischen Be-
schreibung.

4.2 Experimentelle Erkenntnisse

Ausgehend von den historischen Arbeiten Rouxs und Wolffs war
es naheliegend, im Anpassungsprozess des Knochens einen derartigen
Optimierungsalgorithmus zu sehen, der bestrebt ist, mit minimalem
Materialaufwand maximale Festigkeit zu erzielen. Bei diesem einfa-
chen Rückkopplungsmechanismus zwischen äußerer Belastung und
der Architektur des Knochens werden Knochenaufbauprozesse am
Ort hoher Belastungen und -abbauprozesse am Ort fehlender Belas-
tung ausgelöst [Wolff 1991]. Nach Erreichen eines Gleichgewichts
zwischen den stetigen An- und Abbauvorgängen hat sich nach die-
ser Vorstellung sowohl makroskopisch (Querschnitt und Schaftform)
als auch mikroskopisch (Struktur der Trabekel und Ausrichtung der
Osteone) eine belastungsoptimierte Knochenarchitektur eingestellt.
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Auch jüngere Arbeiten basieren auf einem derartigen Rückkopp-
lungsmechanismus. Frosts mechanostat, der in Anlehnung an ein
Thermostat eine Stellgröße an- bzw. abschaltet, nutzt als Schwellwert
eine minimal notwendige Dehnung (Minimum Effective Strain, MES)
in der Knochenmatrix [1983; 1996; 2003], bei deren Überschreitung
jeweilige Knochenumbauprozesse einsetzen (Abb. 4.2). Durch die lo-
kale Verstärkung/ Schwächung der Knochenstruktur wird bei gleich-
bleibender Belastung die resultierende Verformung reduziert/ erhöht,
bis sie wieder der physiologischen Vorgabe entspricht. Lanyon [1996,
S. 38] spricht in diesem Zusammenhang wegen der Anpassung an eine
Dehnungsvorgabe von target strain.

Abb. 4.2: Mechanostat. [nach Frost 2003, S. 1083] Einfluss des mechanischen
Stimulus auf die Mechanismen der strukturellen Anpassung. Horizontal aufgetra-
gen sind auftretende Dehnungszustände von null bis zum Grenzwert (Fx) des To-
talversagens (Bruch) der knöchernen Struktur (quantitativ). Vertikal die Bilanz
des Auf- bzw. Abbaus. MESr/MESm – Schwellwertbereich für BMU-basiertes
Remodelling/ Modelling; MESp – Belastungsbereich oberhalb dem es zu lokalem
Versagen kommt (Mikrorisse).

Dem gegenüber stehen Ausführungen, die darauf hinweisen, dass
diese vereinfachten Annahmen nicht in der Lage sind, experimentelle
Ergebnisse der Vergangenheit befriedigend erklären zu können. So
wiesen Turner et al. [1994] sowie Rubin und McLeod [1990, S. 106]
mit Blick auf die Arbeit von Gross et al. [1997] bzw. Rubin und
Lanyon [1985] darauf hin, dass Knochenaufbau nicht immer am Ort
der größten Verformung geschieht.
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Auch die makroskopische Gestalt der Langknochen mit ihrem ty-
pischen Querschnitt und der Schaftkrümmung wird aufgeführt, um
komplexere Optimierungskonzepte dem Knochen zuzuschreiben [Ru-
bin und McLeod 1990; Lanyon 1987]. So erklären Frosts Ausfüh-
rungen die Krümmung der Langknochen mit den angreifenden Mus-
kelkräften [2001; 2000; 1999]. Durch die Krümmung wird seiner An-
sicht nach die Biegebelastung im Knochen reduziert [Frost 1982].
Dem entgegen weisen Lanyon [1987] sowie Rubin und McLeod
[1990] bezugnehmend auf die Arbeit von Rubin [1984] darauf hin,
dass 80 bis 85 % der Biegung im Knochen Folge der Krümmung ist,
was für eine gezielte Erhöhung der Dehnung spricht. Dies wird be-
kräftigt durch die Untersuchungen Skedros et al. [1996], die fest-
stellten, dass die Kollagenfasern im Knochen so ausgerichtet sind,
dass ebenfalls Biegung begünstigt wird.

Rubin und McLeod [1990, S. 101] schlussfolgern daraus, dass
das Ziel der Gestaltung von Schaftkrümmung und Querschnitt nicht
die Minimierung der Dehnung ist, sondern die Lenkung der äuße-
ren Belastung in definierte Belastungssituationen (siehe auch die ex-
perimentellen Grundlagen durch Rubin [1984] und Lanyon et al.
[1982]). Diese gezielte Verteilung des Dehnungszustandes [Sommer-
feldt und Rubin 2001, S. 93] führt nach Bertram und Biewener
[1988] zu einer besseren ”Vorhersagbarkeit“ der auftretenden Belas-
tung (siehe auch Skedros et al. [1996, S. 60] und Lanyon [1996,
S. 39]).

Ziel der funktionellen Anpassung des Knochens ist demnach das
Erreichen eines hohen Widerstandes gegen abnormale und unphy-
siologische Belastungen unter Aufgabe einer optimierten Architektur
für koordinierte, physiologische Bewegungen [Lanyon 1987]. Ergänzt
wird dies durch die Beobachtung, dass nach Verletzungen nicht wie-
der die ursprüngliche Knochenarchitektur [Cunningham und Good-
ship 2005] und damit identische, lokale Dehnungen hergestellt werden
[Lanyon 1996, S. 39], sondern die Dehnungsverteilung Zielgröße ist.
Lanyon spricht deshalb von target strain distribution [ebd.].

Die gezielte Anpassung an unphysiologische Belastungssituatio-
nen wird ergänzt durch einen weiteren Kritikpunkt an vereinfach-
ten Regelalgorithmen: wie Ehrlich und Lanyon [2002], Rubin und
McLeod [1990] sowie Lanyon [1987] in ihren Zusammenfassungen
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zur funktionellen Anpassung hervorheben, können Belastungen im
Versagensfall nicht als Eingangsgröße für die Optimierung dienen.
Vielmehr muss der Knochen in der Lage sein tägliche, physiologische
Belastungssituationen (functional loadings) als Grundlage für die ad-
aptive Gestaltung seiner Architektur zu nutzen. Bei Frost findet
man in diesem Zusammenhang den Begriff der voluntary mechani-
cal load (VML) [2004] bzw. typical peak voluntary mechanical load
(TPVML) [2003] sowie das Postulat eines Sicherheitsfaktors (bone’s
safety factor, SSF) [ebd.] von dem auch andere Autoren wie Lanyon
[1987] oder Rubin und McLeod [1990] ausgehen.

Darüber, welcher Art die Eingangsgröße der funktionellen Anpas-
sung ist und welche mechanischen Bedingungen sie erfüllen muss,
herrscht Uneinigkeit. Zahlreiche Experimente, vornehmlich seit En-
de der 70 er Jahre, haben neue Erkenntnisse gebracht, aber ebenso
zahlreiche neue Fragen aufgeworfen. So ist nicht abschließend geklärt,
für welche mechanische Größe der Knochen empfänglich ist. Cowin
[2004, S. 91] schließt Spannungen (stresses) aus, da es sich dabei
um eine abstrakte, mathematische Größe handelt, die Lastsituatio-
nen mit geometrischen Gegebenheiten ins Verhältnis setzt. Kritisch
steht er auch der Dehnung (strain) gegenüber, da er hier die Frage
aufwirft, welches dann das Referenzmaß sei. Diese relativiert sich,
wenn man wie Lanyon et al. annimmt, dass ”mechanically adaptive
bone remodelling may not be related to absolute strain levels but to
the relative distribution of strain“ [1982, S. 141].

Uneinigkeit herrscht ebenso, ob es sich bei der Eingangsgröße um
eine vektorielle oder skalare Größe handelt. Für vektorielle Größen
sprechen die Beobachtungen, dass ”bei der Frakturheilung ebenso
wie bei der Morphogenese des Knochens gerichtete Prozesse vorlie-
gen“ [Hegelmaier 1993, S. 37], wodurch es nahe liegt ”den Ein-
flußfaktoren eine entscheidende Rolle zuzubilligen, die ebenfalls eine
Richtung aufweisen, in erster Linie also physikalischen Faktoren wie
Kräften, Wegen und elektrischen Spannungspotentialen“ [ebd.]. Dem
kann entgegen gehalten werden, dass solche Größen von der Wahl
des Koordinatensystemes abhängig sind [Rubin und McLeod 1990]
und deren Registrierung durch biologische Systeme noch schwieriger
zu erklären ist.
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Am weitesten in der Literatur verbreitet und akzeptiert ist die
Vorstellung, den durch die Belastungen des Knochens entstehenden
Verformungen der Knochenmatrix (strains) bzw. daraus resultieren-
den Effekten die grundlegende Bedeutung zuzusprechen [Hart 2001;
Rubin und McLeod 1990]. Das ist deshalb naheliegend, da:

”. . . the bone’s strain situation reflects the relationship
between architecture and loading, strain throughout the
bone is probably the only functional variable containing
all the information necessary to control adaptive mode-
ling/remodeling.“ [Lanyon 1993, S. 105]

Wegen der teilweise beobachtbaren Differenz zwischen dem Ort der
größten Verformung und der höchsten Knochenaktivität schlussfol-
gern ebenfalls Turner et al. [1994], dass Knochenzellen nicht direkt
auf Gewebedeformationen reagieren, sondern auf indirekte Effekte,
wie z. B. spannungsinduzierte Flüssigkeitströme. Dies unterstreicht
ebenso die Aussage Qin et al., wonach ”some tranduction proces-
ses that are indirectly dependent on normal strains, such as strain
gradient, fluid pressure, and strain influenced fluid flow, may serve
as critical signals to regulate adaptive cortical bone response“ [1996,
S. 868].

Die Probleme bei der Beantwortung dieser grundlegender Frage-
stellungen werden von Rubin und Hausman [1988] in ihrer Arbeit
konkretisiert, die im komplexen und daher unbekannten Lastfall im
Knochen die Schwierigkeit sehen, osteogenetische Signale zu isolie-
ren. Ihre Forderung: ”. . . it is first necessary to isolate and identify
those specific parameters of the physical environment which have a
regulatory effect on the adaptive process of the skeleton“ [ebd. S. 505]
war und ist Motivation für eine Vielzahl von Untersuchungen.

Während frühere experimentelle Versuchsanordnungen, wie z. B.
noch von Lanyon et al. [1982] verwendet, den Nachteil hatten, keine
direkte Aussage über den vorherrschenden Lastfall zu ermöglichen,
war es durch die richtungsweisenden Arbeit von Hert ab Anfang der
70 er Jahre möglich, durch Implantate gezielt Kräfte in den Knochen
einzuleiten [zit. nach Lanyon 1996, S. 39]. O’Connor et al. [1982]
wiesen mit dieser Untersuchungsmethode einen direkten Zusammen-
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hang zwischen Dehnungsgeschwindigkeit (strain rate) und Umbau-
aktivitäten nach und stärkten damit die Vermutung, dass Knochen
insbesondere für dynamische Eingangsgrößen empfänglich ist. Nach-
teilig war aber nach wie vor, dass neben den experimentellen Belas-
tungen die Versuchstiere im Rahmen ihrer täglichen, physiologischen
Bewegungen zusätzliche Reize unbekannten Einflusses erfuhren. Erst
mit Einführung mechanisch isolierter Knochen bei Vögeln als Ge-
genstand des Tiermodells waren definierte Belastungssituationen im
untersuchten Knochen möglich.

Durch diese Methode konnten Lanyon und Rubin [1984] endgül-
tig zeigen, dass statische Belastungen zu keiner Antwort der Kno-
chenanpassung (adaptive response) führen. Ergänzend dazu wiesen
Rubin und Lanyon [1985] die Abhängigkeit des adaptiven Kno-
chenumbaus vom Maß der Dehnung nach. Mit ihren Experimenten
aus dem Jahre 1987 bestätigten Rubin und Lanyon die Erkenntnis,
dass mechanisch-adaptive Vorgänge im Knochen einen dynamischen
Stimulus benötigen, dann aber eine starke Abhängigkeit ihrer Aus-
prägung von der Intensität der Eingangsgröße aufweisen.

Allerdings zeigte selbiges Experiment ebenso, dass die Schwell-
bzw. Zielwerte der mechanisch induzierten Anpassung vom Ort im
Knochen abhängig sind, was für eine genetische, ortsabhängige Deter-
minierung der Knochenstruktur spricht (local optimal environment
[Rubin und Hausman 1988, S. 506]). Gleiches Experiment konn-
te darüber hinaus die ”überraschenden Ergebnisse“ [Lanyon 1996,
S. 39] der Untersuchungen von Rubin und Lanyon [1984] stützen,
die zeigten, dass bereits kurzzeitige Belastungen zu einer maximalen
Knochenantwort führen.

Durch diese Experimente prägte sich der Begriff der funktionel-
len Dehnung (functional strain) als Stimulus für belastungsindu-
zierte Anpassungsvorgänge des Knochens. Als physiologischer Be-
reich werden Werte zwischen 450 und 1000 µε beim Laufen und 2000
bis 3200 µε für diverse sportliche Aktivitäten genannt [Frost 2004;
Ehrlich und Lanyon 2002; Steck 2001]. Vor allem die Beobach-
tung, dass über ein weites Spektrum von Tierarten und Aktivitä-
ten diese Grenzwerte im optimierten Knochen vorgefunden werden,
spricht für eine grundlegende Bedeutung für die funktionelle Anpas-
sung [Rubin 1984]. Unterstrichen wird dies durch die experimentel-
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len Untersuchungen von Fritton et al. [2000, 1999], die auffällige
Übereinstimmungen der Lastgeschichte bei verschiedenen Tierarten
zeigten (Abb. 4.3 b).

(a) (b)

Abb. 4.3: Spektrum der Dehnungszustände. [Fritton et al. 2000] (a) Die
zeitliche Summation der einzelnen Dehnungszustände in der Truthahnulna über
einen Zeitraum von 24 h zeigt, dass Ereignisse in der Größenordnung 1000 µε etwa
einmal am Tag, um 100 µε etwas 100-mal und Belastungszustände mit wenigen
microstrain mehrere 1000-mal am Tag auftreten. Darüber hinaus zeigte sich eine
auffällig gute Übereinstimmung der Lastgeschichte für drei verschieden aktive
Tierarten (b).

Dieselben Untersuchungen zeigen ebenso, dass Belastungen größer
als 1000 µε bei alltäglichen Aktivitäten ausgesprochen selten auftre-
ten, während sehr kleine Dehnungen (<10 µε) mehrere tausend Mal
am Tag gemessen werden konnten. Dafür, dass erste dennoch eine
stimulierende Wirkung haben, sprechen oben genannte Erkenntnis-
se [siehe Rubin 1984; Rubin und Lanyon 1987], wonach für eine
Knochenantwort bereits wenige Belastungszyklen ausreichend sind.

Offen bleibt dabei, wie Knochengewebe in der Lage ist, die ein-
zelnen Werte der Spitzenbelastungen über einen gewissen Zeitraum
(naheliegend ist ein täglicher Zyklus) aufzusummieren; bis zum Er-
reichen eines die Umbauprozesse auslösenden Schwellenwertes. Hinzu
kommt die Beobachtung, dass ausgelöste Umbauprozesse Tage anhal-
ten, selbst wenn die dafür verantwortlichen Belastungen nicht mehr
auftreten [Lanyon 1987].
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Die logische Konsequenz dieser Überlegungen ist die Frage nach
einer Art Gedächtnis oder Speicher [Hart 2001]. Damit in engem
Zusammenhang steht das vorrangig von Carter [1987, 1984] entwi-
ckelte und bereits vorgestellte Konzept der Lastgeschichte (loading
history), das summative Effekte einwirkender Kräfte beschreibt. Ex-
perimentelle Bestätigung erfuhr die Vermutung zeitlicher Aspekte
z. B. durch Srinivasan et al. [2002], die zeigen konnten, dass Pausen
zwischen den Belastungszyklen einen effektiveren Stimulus nach sich
ziehen, als kontinuierliche, periodische Belastungen. Je 10 s Pause
zwischen den einzelnen Zyklen führte zu einer 18 % höheren Aktivität
der Osteoblasten, gegenüber einer ununterbrochenen, mechanischen
Anregung über einen identischen Versuchszeitraum.

Ein biochemischer Erklärungsansatz derartiger, zeitlicher Phäno-
mene der Knochenstimulation könnte die Entdeckung sein, dass im
Knochen vorhandene Proteoglycanmoleküle durch wenige Lastzyklen
eine Umorientierung erfahren [Lanyon 1990; Skerry et al. 1988;
Rubin und Hausman 1988]. Sollte den sensorischen Zellen des Kno-
chens eine Empfänglichkeit dafür nachgewiesen werden können, kann
dies die beobachteten Erscheinungen erklären. Auffällig ist, dass der
Grad der Umorientierung belastungsabhängig ist und etwa 24 bis 48
Stunden anhält, bevor die Moleküle bei fehlender neuerlicher An-
regung wieder in ihre Ursprungslage zurückkehren [Skerry et al.
1990; Lanyon 1987]. Damit ist ein weiterer denkbarer, indirekter
Einfluss der Deformation auf das Knochengewebe aufgezeigt, der als
Eingangsgröße der funktionellen Anpassung in Frage kommt.

Betrachtet man noch einmal die Experimente von Rubin und La-
nyon [1985], dann fällt auf, dass durch einen künstlichen Lastfall
mit 1000 µε Aufbauprozesse im Knochen initiiert werden konnten.
Dem gegenüber steht das bereits erwähnte Spektrum der funktionel-
len Dehnung, aus dem sich ableiten lässt, dass unter alltäglichen Be-
dingungen deutlich höhere Dehnungswerte notwendig sind, um einen
messbaren Knochenaufbau zu erzielen. Als Antwort auf die Frage
warum Dehnungsniveaus, die bei Einleitung durch Muskelaktivitä-
ten keine Knochenantwort hervorrufen, bei externer Belastung hinge-
gen ein deutliches, osteogenetisches Potential aufweisen, wird auf die
Empfänglichkeit des Knochens für ”ungewöhnliche Dehnungsmuster“
verwiesen [Lanyon 1987].
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Bestätigung, dass die Verteilung der Dehnung im Knochen bzw.
die Ursache (ob hervorgerufen durch Biegung, Torsion, Zug/Druck)
einen messbaren Einfluss hat, lieferten Arbeiten von Gross et al.
[1997, 1992], Rubin et al. [1996] Cowin [1987] sowie Rubin und
Lanyon [1987]. Dies veranlassten Ehrlich und Lanyon [2002] zu
der zusammenfassenden Aussage, dass Knochenzellen insbesondere
auf hohe Dehnungen, hohe Dehnungsgeschwindigkeiten und unge-
wöhnliche Dehnungsverteilungen (unusual strain distribution) rea-
gieren [Lanyon 1990, 1996; Ehrlich und Lanyon 2002; Saxon
et al. 2004].

Gerade die Relevanz der Dehnungsverteilung wird als Indiz für die
Notwendigkeit eines zellulären Netzwerkes angesehen, in dem sich
sensorische Zellen über die lokal erfassten Kennwerte austauschen.
Wegen der fehlenden Berücksichtigung von Dehnungsgeschwindigkeit
und -verteilung bei Frosts Konzept des MES, erweiterte Lanyon
[1987] dieses auf den deutlich allgemeineren MESS (Minimum Ef-
fective Strain-related Stimulus). In späteren Veröffentlichungen legte
er dann besonderen Wert auf Abweichungen (Fehler) von normalen
(alltäglichen) Belastungssituationen und postulierte die ”Fehlerab-
hängigkeit der funktionellen Anpassung“ (error driven adaptation)
[Lanyon 1990, S. 106].

Neben den Erklärungsmodellen, die Dehnungen über 1000 µε eine
physiologische Bedeutung zuschreiben, existieren solche, die deutlich
geringerer Deformationen der Knochenmatrix als Stimulus berück-
sichtigen. Bestärkt werden diese Überlegungen durch Untersuchungs-
ergebnisse, aus denen sich ableiten lässt, dass Knochen in einem
besonderen Maße sensibel für frequenzabhängige Effekte der äuße-
ren Belastung ist [McLeod und Rubin 1990, 1992; Turner et al.
1994]. So spekulierten bereits 1988 Rubin und Hausman, dass es
im Knochen Resonanzeffekte geben könnte, die eine breite Variation
der Eingangswerte auf einen schmalen sensorischen Bereich der Kno-
chenzellen abbilden. Die Auswertung der Signale von implantierten
Dehnungsmessstreifen weisen auf ein unteres Frequenzband hin, in
welchem die gemessenen Verformungen gut mit der aktuellen Loko-
motion korrelieren.

Darüber hinaus fand man im Bereich von 15–30 Hz Dehnungsspit-
zen, die sich bezüglich der Frequenz als unabhängig von Bewegungs-
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geschwindigkeit, Tierart, Größe und Gangart erwiesen. Da diese Deh-
nungsspitzen ebenso in nicht-lasttragenden Knochen sowie während
der Ruhigstellung gefunden wurden [Rubin und McLeod 1990; Ru-
bin et al. 1993], spricht dies für den Verdacht, dass Ressonanzmecha-
nismen bzw. Wechselwirkungen zwischen Muskulatur und Skelett os-
teogenetische Eigenschaften besitzen [Qin et al. 2005; Cowin 2002;
McLeod et al. 1998; Rubin et al. 1993]. Außerdem weisen diese
Ergebnisse auf spezielle Eigenschaften des sensorischen Systems des
Knochens hin, die diesem eine besondere Empfänglichkeit in diesem
Frequenzbereich ermöglichen [Hart 2001; Otter et al. 1998; Tur-
ner et al. 1994].

Wie sehr das osteogenetische Potential mechanischer Einflussgrö-
ßen von deren Frequenz abhängt, zeigten auch Untersuchungen von
Rubin und McLeod [1990] mit Belastungen im Bereich von 500 µε.
Bei Einprägung mit einer Frequenz von 1 Hz ließ sich kein Effekt im
Knochen erzielen. Bei Erhöhung der Frequenz auf 10 bis 60 Hz konn-
te den sonst identischen Eingangssignalen deutlicher Einfluss auf die
knocheninternen Umbauprozesse nachgewiesen werden. Dabei sank
der minimal notwendige Dehnungsreiz proportional zur steigenden
Frequenz (siehe auch McLeod et al. [1998]). So wird besonders im
Zusammenhang mit der Reduzierung des Knochenschwundes infol-
ge von Osteoporose zunehmend die stimulierende Wirkung hochfre-
quenter (größer 30 Hz), mechanischer Anregung eingesetzt [Rubin
et al. 2004; McLeod et al. 1999]. Dabei deuten die Ergebnisse darauf
hin, dass im Zusammenhang mit sehr kleinen mechanischen Reizen
(low level stimuli) (kleiner 10 µε), neben der Knochendichte und -
masse [Ehrlich und Lanyon 2002] vor allem die Trabekelzahl und
-architektur signifikant beeinflusst werden kann [Lei et al. 2005; Ru-
bin et al. 2000; Qin et al. 1999].

Das zumindest widerlegt die Aussage Frosts, der Dehnungen un-
terhalb des MES, unabhängig von der auftretenden Frequenz, stimu-
lierenden Einfluss auf die funktionelle Anpassung absprach [1990b,
S. 416]. Stattdessen festigen diese Ergebnisse die Relevanz der me-
chanische Stimuli niedriger Intensität als bedeutenden Teil der Last-
geschichte [McLeod et al. 1999].
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4.3 Mechanosensorisches System

4.3.1 Allgemeines Konzept und Struktur

Obwohl es seit der allgemeinen Akzeptanz des Wolffschen Geset-
zes keinen Zweifel mehr an der funktionellen Anpassung des Kno-
chens gegeben hat [vgl. Roesler 1987, S. 1026], ist bis heute der
grundlegende Mechanismus nicht verstanden. Viele Arbeiten gehen
angesichts obiger Ergebnisse zu Recht von einem mechanisch indu-
zierten Knochenumbau aus, ohne dass Klarheit über die Art und
Weise herrscht, wie Knochen in der Lage ist, die vorliegende Be-
lastung zu detektieren und notwendige Umbauprozesse entsprechend
gezielt zu steuern [Cowin 2007; Wang et al. 2007; Bonewald 2006;
Lei et al. 2005; Pogoda et al. 2005; van Rietbergen und Huis-
kes 2005; Ruimerman et al. 2005b,a; Kim et al. 2003; Burger und
Klein-Nulend 1999a; Luo et al. 1995; Lanyon 1993].

Das dafür notwendige mechanosensorische und ebenso regulatori-
sche System kann, um dem Komplex der offenen Fragen Struktur zu
verleihen, in folgendes einfache Schema überführt werden:

1. mechanische Eingangssignal
2. Übertragungsglied (für das primäre, mechanische Signal)
3. Messglied (Realisierung der Mechanotransduktion)
4. Signalverarbeitung und Regulation
5. Übertragungsglied (für das sekundäre, biologische Signal)
6. Stellglied

Nach dem Verständnis Cowins, der den Begriff des mechanosen-
sorischen Systems prägte, umfasst dieses die Punkte zwei bis vier.
Um eine Abgrenzung zum regelungstechnischen Begriffs des Reglers
zu erreichen, wurde auf den biologischen Begriff der Regulation zu-
rückgegriffen. Die damit gekoppelte Signalverarbeitung unterstreicht
die hohe Komplexität der dabei ablaufenden Prozesse.

Wegen der in Kapitel 4.2 dargestellten Unsicherheit welche physi-
kalische Größe den Lastfall im Knochen widerspiegelt, wurde die Dis-
kussion des mechanischen Eingangssignals mit in die folgenden Aus-
führungen aufgenommen. Hinzu kommen die Systemelemente fünf

79



Kapitel 4 Funktionelle Anpassung des Knochens

und sechs – wegen ihrer grundlegenden Bedeutung für die belastungs-
adaptiven Umbauprozesse des Knochens.

Bei diesen herrscht Einigkeit bezüglich der Identifizierung des Stell-
glieds in Form der Effektorzellen [Cowin 2002; Frost 1996, 2000,
2004; Ruimerman et al. 2005a]. Dabei wurde den Osteoblasten kno-
chenaufbauende und den Osteoklasten knochenabbauende Fähigkei-
ten nachgewiesen (siehe Kap. 3.4, S. 56). Wegen der dort ebenfalls
aufgeführten, fehlenden Integration der Osteoklasten in das osteozy-
tische Netzwerk, ist bei diesen die molekulare Beeinflussung in Form
von Botenstoffen von zentraler Bedeutung [Burger und Klein-
Nulend 1999a; Burger 2001; Huo und Brown 2003; Lenz und
Nackenhorst 2003; Pogoda et al. 2005; Sommerfeldt und Ru-
bin 2001].

Für die folgende, weitere Betrachtungen des mechanosensorischen
Systems wurde nicht eine strukturelle Vorgehensweise gewählt, da die
einzelnen Komponenten im direkten, funktionellen Zusammenhang
zueinander stehen. Stattdessen wird sich an der Bedeutung und dem
Einfluss der einzelnen Elemente orientierend vorgegangen, was zu-
gleich die historische Entwicklung der vorgestellten, mechanistischen
Theorie der Mechanosensorik widerspiegelt.

4.3.2 Osteozyten – mechanosensorische Zellen

Zentrales Element der am weitesten entwickelten und akzeptierten
Modellvorstellung für den mechanisch induzierten Knochenumbau ist
das Netzwerk der in die Knochenmatrix eingebetteten Osteozyten
[Bonewald 2006; Burger 2001; Cowin 2007; Lanyon 1987; Lenz
und Nackenhorst 2003; Majeska 2001; Nicolella et al. 2005;
Steck 2001; Wang et al. 2007, 1999; Weinbaum et al. 2003; You
et al. 2001]. Neben zunehmender experimenteller [Knothe Tate
2001] und simultativer [Ruimerman et al. 2005a] Bestätigung spre-
chen logische Überlegungen für die Osteozyten als zentrales Element
zur Steuerung und Regulierung des adaptiven Umbaus der Knochen-
architektur.

So benötigt dieser einen effektiven Rückkopplungsmechanismus,
um den aktuellen Lastfall und die Belastbarkeit der aktuellen knö-
chernen Architektur (somit den Grad der Anpassung) in Relation zu
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setzen. Wegen der Verteilung der Osteozyten im gesamten Knochen,
vor allem auch innerhalb der Matrix, scheinen sie bereits aus ”orga-
nisatorischer“ Betrachtung6 bestens geeignet zu sein, zum einen die
sensorischen, zum anderen die regulatorischen Anforderungen an das
mechanosensorische System zu erfüllen [Lanyon 1993].

Unterstützt wird diese naheliegende Annahme durch die nachweis-
lich hohen sensorischen Fähigkeiten der Osteozyten, die sich als sensi-
bler für mechanische Beanspruchung erwiesen als Osteoblasten [Co-
win 2002; Stanford 1999]. Cowin argumentiert weiter, dass als
Alternative nur Osteoblasten in Frage kämen (die endostalen Be-
legzellen betrachtet er wegen ihrer gemeinsamen Abstammung als
Oberflächen-Osteozyten [2002]). Diese müssten aber in einem bisher
nicht nachgewiesenen Maße empfänglich für mechanische Dehnungen
sein und wären wegen ihrer Beschränkung auf die Knochenoberfläche
und dem fehlenden direkten Kontakt zur mineralisierten Knochen-
matrix (durch die organischen Osteoidschicht) in ihrer Mechanosen-
sorik eingeschränkt. Dem entgegen werden Osteoblasten als ”primäre
sensorische Zellen“ z. B. von Bromme [2000] favorisiert.

4.3.3 Lakunär-canaliculäres Netzwerk

Die Argumentation für Osteozyten als ”mechanosensorische Zellen“
Cowin [2002, S. 256] kann nicht ohne die gleichzeitige Betrachtung
und Beurteilung des durch sie gebildeten lakunär-canaliculären Netz-
werkes geführt werden. Vieles spricht sogar dafür, dass die funktio-
nelle Bedeutung der Osteozyten erst durch die strukturellen Beson-
derheiten dieses physikalischen Netzwerkes ermöglicht wird. Lany-
on [1993] untermauert diese Auffassung, indem er bis dahin dem
lakunär-canaliculären Netzwerkes zugeschriebene, mögliche Funktio-
nen diskutiert und zu dem Schluss kommt, dass diese nicht in be-
friedigendem Maße das Vorhandensein erklären können [siehe auch
Cowin 2002]. So wurde aufgeführt, dass die Knochenkanälchen die
Festigkeit des Knochens erhöhen können. Mikrorisse, die sich infol-
ge von Überbelastungen der mineralisierten Matrix bilden, werden

6im Sinne der drei-dimensionalen, räumlichen Anordnung innerhalb des Kno-
chens
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durch die von den Kanälchen und Lakunen bedingten Unstetigkeiten
in ihrer Ausbreitung gehindert.

Lebende Zellen sind in solch einem festigkeitserhöhenden Netzwerk
allerdings nicht notwendig, was den Eindruck verstärkt, dass die pri-
märe Aufgabe der Knochenkanälchen im Zusammenhang mit den le-
benden Knochenzellen zu suchen ist. In Erwägung wurde auch gezo-
gen, dass Osteozyten ein regeneratives Potential besitzen, so dass sie
nach Freisetzung durch osteoklastische Aktivitäten für den Knochen-
aufbau reaktiviert werden können. Dem steht allerdings die viel hö-
here Anzahl neugebildeter Osteoblasten am Ort des Knochenaufbaus
gegenüber. Auch das Vorhandensein von Osteozyten in Knochen, die
lebenslang keinen Umbau erfahren, wie z. B. die Gehörknöchelchen,
stärkt diese Annahme nicht [Lanyon 1993].

Sucht man demnach die Aufgabe der Osteozyten in ihrer lokalen,
aktuellen Anordnung im Knochen, liegt die Vermutung nahe, ihre
Hauptfunktion in der Regulierung des Mineralhaushaltes zu sehen.
Ohne Zweifel spielen Osteozyten eine wesentliche Rolle im Kalzium-
stoffwechsel [Rahn 1985a] und dem extravasalen Stofftransport im
Knochen [Kummer 1980]. Diese Funktion steht aber hauptsächlich
unter hormonellem Einfluss, was die Kommunikation der osteoblas-
tischen Zellen mittels elektrischer Synapsen (gap junction) nicht be-
friedigend zu erklären vermag [Lanyon 1993].

4.3.4 Spannungsinduzierte Flüssigkeitsströme

Wesentlicher Bestandteil der Theorie sind Flüssigkeitsströme im ex-
trazellulären Raum des lakunär-canaliculären Netzwerkes. Diese ent-
stehen, wenn bedingt durch die mechanische Last auf die flüssigkeits-
getränkte Knochenmatrix [Steck 2001] Poren im Knochen expan-
diert und andere komprimiert werden. Die resultierenden Druckun-
terschiede werden durch Flüssigkeitsströme vom Ort des höheren zum
Ort des niedrigeren Druckpotentials ausgeglichen [You et al. 2001;
Knothe Tate 2001; Cowin und Weinbaum 1998].

Von den vier ausführlich bei Cowin [2001b, 1999] diskutierten Po-
rösitäten im Knochen spielen seiner Ansicht nach nur die lakunär-
canaliculäre Porösität (lacunar-canalicular porosity, PLC) eine Rol-
le für druckgenerierte Flüssigkeitströme. In den Hohlräumen zwi-
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schen Kollagenfasern und Apatitkristallen (collagen-apatite porosity,
PCA) können Flüssigkeitsströme vernachlässigt werden. Die meis-
te Knochenflüssigkeit ist in der PCA durch chemische Wechselwir-
kungen mit den Kristallen fest gebunden [Cowin 1999; Weinbaum
et al. 1994]. Auch in den Hohlräumen der Haversschen und Volk-
mannschen Kanäle und der intertrabekulären Strukturen werden sei-
ner Auffassung nach (wegen der um mehr als den Faktor 1000 größe-
ren Ausdehnung) keine nennenswerten Druckunterschiede generiert.

Dadurch bleiben aber die Beobachtungen anderer Autoren unbe-
rücksichtigt, die die Entstehung spannungsinduzierter Flüssigkeitss-
trömungen zwei verschiedenen Ursachen zuschreiben: ”mechanical
deformation of the medullary canal and deformation of the corti-
cal bone“ [McLeod et al. 1998, S. 181]. Die Beschreibung Cowins,
wonach der Druck im medullären Raum identisch des herrschenden
Blutdrucks sei [1999, S. 221], bestätigen die Experimente McLeod
et al. [1998] nicht. Vielmehr wurde eine deutliche Frequenzabhängig-
keit des Drucks im Knochenmarkraum (intramedullary pressure) bei
mechanischen Belastungen festgestellt.

Bestärkt wird diese Beobachtungen durch Untersuchungen Qin et
al. Zur Überprüfung der Hypothese, dass Knochenumbau tatsächlich
durch strömende Flüssigkeiten in der Knochenmatrix beeinflusst wird
und nicht nur direkt auf Deformationen der Knochenmatrix zurück-
zuführen ist, wurden FEM-Simulationen mit dieser Einschränkung
durchgeführt. Dabei konnte gezeigt werden, dass auch bei fehlenden
Verformungen der Knochenmatrix, allein die Druckunterschiede im
spongiösen Raum nennenswerte Strömungen im kortikalen Bereich
erzeugen [Qin et al. 2000]. 2001 konnten Qin et al. an der isolierten
Vogelulna dann zeigen, dass die so erzeugten Strömungen tatsächlich
adaptive Knochenumbauvorgänge auslösen können [siehe auch Qin
et al. 2003].

Die Aufgaben des Stromes der Knochenflüssigkeit wurde angesichts
dieser Erkenntnisse erweitert. Neben der bereits bekannten Versor-
gung der Osteozyten mit Nährstoffen und Mineralien sowie dem Ab-
transport von Stoffwechselendprodukten und des Ionenüberschusses
wurde dem Flüssigkeitsstrom eine Schlüsselrolle bei der Vermitt-
lung der mechanischen Belastung an die Osteozyten zugesprochen.
Durch Druckunterschiede induzierte, zirkulierende Flüssigkeiten in
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den Hohlräumen des lakunär-canaliculären Netzwerkes werden dem-
nach als zentrales Element der Übertragung des mechanischen Reizes
auf die sensorischen Zellen des Knochen angesehen [Hamilton et al.
2004; Qin et al. 2003, 2001].

In der einfachsten Veranschaulichung erfahren die in den Canali-
culis liegenden cytoplasmatischen Zellausläufer der Osteozyten durch
die Strömung mechanische Belastungen. Durch mechanosensible Zell-
organellen werden diese in zelluläre Signale umgewandelt. Da sich
Osteozyten als unsensibel gegenüber pulsierenden Drücken erwiesen
haben, kommen hier insbesondere Schubdeformationen an den Zell-
membranen in Betracht [Ehrlich und Lanyon 2002; Burger 2001;
Bromme 2000; Cowin und Weinbaum 1998]. Durch Reibung zwi-
schen strömender Flüssigkeit und dem Zellausläufer werden Schub-
spannungen (fluid shear stress) in der Zellmembran erzeugt, die zu
Deformationen (fluid shear strain) führen.

Als mögliches Übertragungsglied des mechanosensorischen Systems
muss das Konzept der spannungsinduzierten Flüssigkeitsströme so-
wohl der theoretischen als auch experimentellen Überprüfung stand-
halten. Härtestes Auswahlkriterium ist dabei das in in vielen Pu-
blikationen beschriebenes Paradoxon der Knochenphysiologie[Wang
et al. 2007; Cowin 2002; You et al. 2001; Weinbaum 2001; Burger
und Klein-Nulend 1999a,b].

Durch experimentelle Untersuchungen, vor allem um Rubin und
Lanyon, konnte in den 80 er Jahren ermittelt werden, dass Knochen
bei Dehnungsbelastungen unter 0,001 mit Abbau (Atrophie) [Ru-
bin und Lanyon 1985; Lanyon 1984] und über 0,003 mit Aufbau
(Hypertrophie) reagiert [Lanyon 1987]. Dem stehen in vitro gemes-
sene, für eine zellulare Antwort notwendige Dehnungen in der Grö-
ßenordnung von 1–3 % gegenüber [Wang et al. 2007; Burger 2001;
Cowin und Weinbaum 1998]. Das Übertragungsglied des mechano-
sensorischen Systems muss demnach verstärkende Wirkung haben,
um die Werte im Knochen (Cowin et al. [1991] nennen sie tissue-
level strain) in zellrelevante Signale zu übertragen (cell-level strain).
Demnach muss ”bone tissue [. . . ] possess a lever system whereby the
small matrix strains are transduced into a larger signal that is sensed
by bone cells“ [Burger 2001, S. 5].
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Unter Anwendung der ursprünglich für geomechanische Fragestel-
lungen entwickelten Theorie der Poroelastizität konnte gezeigt wer-
den, dass die errechneten, strömungsinduzierten Scherspannungen
zwischen 0,8–3 Pa [Burger und Klein-Nulend 1999a] auffallend
gut mit der experimentell ermittelten Sensibilität der Zellen zwischen
0,2–6 Pa übereinstimmen [Cowin und Weinbaum 1998]. Durch Be-
rücksichtigung der vorhandenen Anisotropien im Knochen wurde da-
mit eine Verstärkung der strömenden Flüssigkeiten im lakunär-cana-
liculären Netzwerk um den Faktor 10 errechnet [Cowin et al. 1991;
Cowin 1999, 2001b].

Dass bestärkt die Ansicht, in der strukturellen Besonderheiten des
Knochenbaus (z. B. lakunär-canalikuläres Netzwerk) und den physi-
kalischen Eigenschaften der Knochenmatrix, den Teil eines Signal-
Übertragungsmechanismus zu sehen [Stanford 1999]. So konnten
mikrostrukturelle Anomalien in der Knochenmatrix, wie sie die Ha-
versschen Kanäle und die Lakunen darstellen, die Verursachung von
Dehnungsspitzen nachgewiesen werden. Diese führen zu deutlich hö-
heren, lokalen Dehnungsgradienten, als sich aus der globalen Belas-
tung des Knochens schließen ließe [Kim et al. 2004; Hamilton et al.
2004; Lenz und Nackenhorst 2003]. Wang et al. [1999] konn-
ten darüber hinaus im Zusammenhang mit den Haversschen Kanä-
len eine Frequenzabhängigkeit der erzeugten Drücke nachweisen. Das
fügt sich zusammen mit den Ergebnissen McLeod et al. [1998] gut
in das durch die experimentellen Erkenntnisse gezeichnete Bild des
Knochenumbaus ein (siehe Kap. 4.2, S. 69).

Weitere Bestätigung erfuhr die Theorie durch den experimentel-
len Nachweis lastinduzierter Flüssigkeitsströme durch Knothe Tate
et al. [2000] sowie die Korrelation dieser mit simulierten Strömungen
durch Steck et al. [2003, 2001]. Den funktionellen Zusammenhang
konnten Qin et al. [2003] mit ihren Experimenten zeigen, indem sie
am mechanisch isolierten Vogelknochen Aufbauvorgänge in Abhän-
gigkeit von den induzierten Drücken nachwiesen. Des Weiteren zeig-
ten die Berechnungen von Mi et al. [2002] eine hohe Korrelation der
theoretischen Verteilung der fluid shear stresses mit der von Gross
et al. [1997] experimentell ermittelten Knochenneubildung.

Auf das Paradoxon gingen Nicolella und Lankford [2002] und
Nicolella et al. [2005] in ihren Experimenten ein, die Spannungs-
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überhöhungen von extern anliegenden 2000 µε auf lokale Werte in
der Größenordnung von 15.000 bis 23.000 µε im Bereich der Osteo-
zyten (je nach Dauer der Lasteinwirkung) registrierten. Den letztli-
chen Mechanismus der Mechanoregistrierung schreiben sie aber der
direkten Verformung der Osteozyten zu, unabhängig davon, ob die-
se durch strömende Flüssigkeiten oder direkte Matrixdeformationen
hervorgerufen werden. Beiden Ursachen werden durch die Arbeit von
Mullender et al. [2003] verschiedene biochemische Zellantworten
zuordneten, ohne dass damit die Frage nach dem eigentliche Mecha-
nismus abschließend geklärt werden konnte.

4.3.5 Zelluläre Mechanismen der Mechanosensorik

Seit den Untersuchungen Weinbaum et al. [1994] wird ebenfalls die
funktionelle Bedeutung der Glycocalyx der Zellausläufer in Betracht
gezogen. Der mechanosensorische Wirkungsmechanismus der in den
Flüssigkeitstrom reichenden Membranmoleküle kann dabei als ana-
log dem der Haarzellen im Innenohr angesehen werden [Cowin et al.
1991; Weinbaum et al. 2003; Weinbaum 2001]. Darüber hinaus wird
die Bedeutung fädiger Strukturen diskutiert, die zwischen Zellober-
fläche der Zellausläufer und Wandung der Canaliculi verspannt sind
(siehe Kap. 3.4.3, S. 58). Durch die strömenden Flüssigkeiten wer-
den diese ähnlich wie Segel im Wind verformt und übertragen diese
Verformung auf die Zellmembran bzw. in das darunter liegende Zy-
toskelett aus Aktinfilamenten. Mit diesem Erklärungsmodell ist es
möglich dem mechanosensorischen System einen Verstärkungsfaktor
von 10 bis 100 nachzuweisen [You et al. 2001; Weinbaum 2001], wo-
durch es dem Paradoxon der Knochenphyiologie gerecht wird. Dar-
über hinaus erweist sich dabei ebenfalls die Sensitivität als Funktion
der Frequenz, wobei über ein weites Frequenzspektrum die induzier-
ten Schubspannungen ein Produkt aus Frequenz und Dehnung sind.
Dies korreliert auffallend gut mit der beobachteten Frequenzabhän-
gigkeit der Knochenumbauprozesse [Cowin 2002; McLeod et al.
1998].
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Abb. 4.4: Schema der Zellausläufer in den Canaliculi. [Weinbaum 2001,
S. 712] (a) Querschnitt durch ein Canaliculi mit inneliegendem Zellausläufer eines
Osteozyt. (b) Zugehöriger Längsschnitt mit Verspannungen zwischen Zellmem-
bran und Kanälchenwandung durch die extrazelluläre Matrix. (c, d) Schemati-
sche Veranschaulichung der strömungsinduzierten Kraftwirkung auf die Zellmem-
bran.

Neben der mechanischen Auswirkung der Flüssigkeitsströme ste-
hen weitere, daraus resultierende indirekte Phänomene, wie erhöhter
Transport molekularer Stoffe [Steck 2001] oder elektrische Phäno-
mene im Blick der Forschung. Werden im Knochen existierende unge-
bundene Ladungen (Ionen in der extrazellulären Flüssigkeit) gegen-
über gebundenen (an den Zelloberflächen und den Wänden der Cana-
liculi) verschoben, entstehen Potentialunterschiede [Knothe Tate
2001]. Im Gegensatz zu früheren Annahmen, bei denen den piezo-
elektrischen Eigenschaften der Kollagenfasern und der Apatitkristal-
le [Rubin und Hausman 1988] Einfluss auf das Umbauverhalten des
Knochens zugeschrieben wurden, werden heute die strömungsindu-
zierten Potentiale (strain generated potential, SGP) wegen der Grö-
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ßenordnung von 2 mV als dominant angesehen [Knothe Tate 2001;
Pollack 2001; Cowin et al. 1991; Mak 1990]. Otter et al. [1998]
wiesen außerdem darauf hin, dass piezoelektrische im Gegensatz zu
den elektrokinetischen Effekten zu kleine Relaxionszeiten aufweisen,
um als Signal für den Knochenumbau in Frage zu kommen. Unter Be-
rücksichtigung der Ergebnisse von Weinbaum et al. [1994] konnte der
Entstehungsort der SGPs im lakunär-canaliculären, extrazellulären
Raum lokalisiert werden. Elektrokinetische Effekte als Folge der span-
nungsinduzierten Flüssigkeitsströme im lakunär-canalikulären Netz-
werk können somit ebenfalls als sekundäre Auswirkungen der Defor-
mation der Knochenmatrix die Mechanosensorik durch die Osteozy-
ten ermöglichen.

4.4 Synopsis zur funktionellen Anpassung

Auch wenn die Frage nach dem letztlichen, zellulären Prozess noch
nicht abschließend geklärt ist, bestehen kaum Zweifel an der zentra-
len Rolle der Osteozyten und der spannungsinduzierte Flüssigkeits-
strömungen im lakunär-canalikulären Netzwerk (vgl. Abb. 4.5). Die-
se realisieren die mechanosensorische Fähigkeit des Knochens und
schaffen somit die Möglichkeit zur funktionellen Anpassung an die
herrschende Belastungssituation. Die eingangs vorgestellte Systema-
tik des mechanosensorischen (regulatorischen) Systems kann folglich
durch konkrete biologisch-skelettale Strukturen hinterlegt werden:

1. mechanische Eingangssignal
2. lakunär-canaliculäres Netzwerk
3. mechanosensorische Zellen (osteozytisches Netzwerk)
4. strukturregulierende Zellen (Osteozyten)
5. lakunär-canaliculäres Netzwerk
6. strukturgestaltende Zellen (Osteoblasten und -clasten)

Volumenänderungen in den Porösitäten des Knochens als Folge
auftretender, belastungsbedingter Verformungen verursachen dem-
nach unter anderem die notwendigen Druckgradienten für die Zirku-
lation der Knochenflüssigkeit. Vermittelt durch die verstärkende Wir-
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kung der strukturellen Merkmale des lakunär-canalikulären Netzwer-
kes und der darin spannungsinduzierten Flüssigkeitsströme [Wang
et al. 2007; Cowin 2007; Hamilton et al. 2004; Lenz und Nacken-
horst 2003; Qin et al. 2003, 2001; Mi et al. 2002; Steck et al. 2003;
Steck 2001; Steck et al. 2000; Knothe Tate 2001; Knothe Ta-
te et al. 2000; Cowin 2002, 2001b,d, 1999; Burger und Klein-
Nulend 1999a,b] wirken somit die der Knochenmatrix aufgepräg-
ten Dehnungen durch sekundäre Effekte auf die mechanosensorischen
Zellen des Knochens [Cowin 2002; Majeska 2001; Nicolella et al.
2005; Steck 2001; Wang et al. 1999; Weinbaum 2001; Weinbaum
et al. 2003; You et al. 2001]. Anschließend steuert das osteozyti-
sches Netzwerk die Aktivität von Osteoblasten und Osteoklasten,
um durch Vergleich der aktuellen Belastbarkeit der Knochenstruk-
tur mit der wirkenden Belastung und den genetischen Vorgaben die
optimale Anpassung des Knochens zu erhalten.

Neben elastomechanischen Verformungen der Knochenmatrix konn-
ten Druckschwankungen im Knochenmarksraum die Induzierung von
Flüssigkeitsströmungen im kortikalen Knochen und daraus resultie-
rend ein Beeinflussung der Umbauprozesse nachgewiesen werden [Qin
et al. 2000, 2001; McLeod et al. 1998]. Druckschwankungen von
Flüssigkeiten in den Spongiosaräumen sind somit ebenfalls der Me-
chanosensorik des Knochens zugänglich bzw. diese nicht auf die Deh-
nungen der mineralischen Komponente beschränkt.

89



Kapitel 4 Funktionelle Anpassung des Knochens

A
b
b

.
4
.5

:
R

e
g
e
lk

r
e
is

d
e
s

m
e
c
h
a
n
o
se

n
so

r
is

c
h
e
n

S
y
st

e
m

s.
S

ch
em

a
ti

sc
h
e

V
er

a
n
sc

h
a
u

li
ch

u
n

g
d
es

m
ec

h
a
n

o
se

n
so

ri
-

sc
h
en

S
y
st

em
s

a
ls

T
ei

l
ei

n
es

k
o
m

p
le

x
en

R
eg

el
w

er
k
es

fü
r

d
ie

fu
n

k
ti

o
n

el
le

A
n

p
a
ss

u
n
g

d
es

K
n

o
ch

en
s.

D
eu

tl
ic

h
w

ir
d

d
ie

S
ch

lü
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Kapitel 5

Verhalten von Implantaten in
Knochengewebe

Nachdem die bisherigen Kapitel in erster Linie den physiologischen
Grundlagen der Zelldifferenzierung hin zu knöchernen Geweben und
deren dauerhaften, funktionellen Anpassung gewidmet waren, wird
nun der Schwerpunkt auf die daraus resultierenden Wechselwirkun-
gen mit lasttragenden Implantaten gelegt. Die dargestellten, biologi-
schen Grundlagen sind die notwendige Basis für das Verständnis der-
artiger Vorgänge im Implantat-Knochen-Interface (IKI) und dem pe-
riprothetischen Knochen, die nachweislich unter mechanischem Ein-
fluss stehen.

In Kapitel 5.1 ist dazu der Fokus auf die mechanobiologischen Pro-
zesse im IKI gelegt. Schwerpunkt ist das Erreichen einer frühzeitigen,
knöchernen Fixation des Implantates im umgebenden Knochengewe-
be. Hierfür sind insbesondere die Erkenntnisse aus Kapitel 2.1 (S. 5)
über die mechanisch beeinflusste Gewebedifferenzierung und die Me-
chanismen der Frakturheilung relevant – sowie deren Abhängigkeit
von mechanische Bedingungen, wie in Kapitel 2.2 (S. 31) ausführlich
behandelt. Wie dadurch gezeigt werden kann, ist dabei die Primärsta-
bilität des Implantates von grundlegender Bedeutung als notwendige
Voraussetzung für eine frühzeitige, d. h. schnellstmögliche, knöcherne
Integration. Wie ebenfalls gezeigt wird, ist diese primäre Verankerung
wiederum von grundsätzlicher Notwendigkeit für einen dauerhaft er-
folgreichen Implantat-Knochen-Verbund (IKV).

Die dauerhafte Aufrechterhaltung der lasttragenden, knöchernen
Integration des Implantates stellt somit den Gesichtspunkt des Lang-
zeitverhaltens bzw. der Dauerfestigkeit dar, dem Kapitel 5.2 gewid-
met ist. Dieser Aspekt der Implantat-Knochen-Interaktion ist vorran-
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gig durch die Problematik der aseptischen Lockerungen bestimmt.
Hier fließen als Grundlage dienende Ausführungen aus Kapitel 4.2
und 4.3 zur Wirkungsweise und dem Mechanismus der funktionellen
Anpassung ein.

5.1 Mechanobiologie des Interface
– Aspekte der frühen, knöchernen
Integration

5.1.1 Analogie von Implantatein- und Knochenheilung

Betrachtet man die operativ geschaffene Grenze zwischen natürli-
chem, biologischem Knochengewebe und künstlichem, technischem
Implantat mit Blick auf die ablaufenden regenerativen Prozesse, so
können mit dem Wissen um die natürlich Wundheilung ähnliche, zum
Teil sogar identische Mechanismen identifiziert werden. Denn es ist
nahe liegend davon auszugehen, dass Knochengewebe zur Wahrung
und Wiederherstellung seiner Funktion ursachenunabhängig auf viel-
fach bewährte Reparationsmechanismen zurückgreift. ”[B]one frac-
ture healing and peri-implant healing exhibit many similarities“, wie
Davies [2005, S. 938] schrieb.

Dazu steht nicht im Widerspruch, dass identische, grundlegende
Mechanismen (appositionelles Wachstum, Ossifikationsformen, Ge-
webedifferenzierung, Remodelling) unter verschiedenen Umgebungs-
bedingungen zu unterschiedlichen Ausprägungen führen. So findet
man augenscheinlich verschiedene Heilungsprozesse zwischen spongi-
ösem Knochen (wegen der großen, umbauaktiveren Oberfläche) und
kompaktem Knochen [vgl. Davies 2005]. Diese Variationen erschwe-
ren den eindeutigen Beleg analoger, zellulärer Abläufe.

Dies führte nach Davies dazu, dass die analoge Betrachtung von
Knochenheilung und Implantateinheilung ”has engendered much de-
bate since some authors have emphasized this notion while others
have suggested that the presence of an implant induces a different
mode of healing“ [2005, S. 938].
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Ein Vertreter letzterer Ansicht ist Engelhardt. Er weist insbe-
sondere darauf hin, dass von Implantaten kein physiologischer, bio-
elektrischer oder biochemischer Impuls ausgeht und somit die Wei-
tergabe von Informationen ”an der Kontaktfläche mit dem Implantat
endet, bzw. in umgekehrter Richtung unerfüllt bleibt“ [1983, S. 21].

Diese Ansicht ist zum Teil berechtigt, vor allem wenn man ad-
aptive Umbauprozesse infolge des veränderten Belastungszustandes
betrachtet. Diese sind wegen der nichtlebenden Eigenschaften techni-
scher Materialien und deren fehlenden Fähigkeit zur eigenständigen
Umgestaltung auf den knöchernen Bereich des lasttragenden IKVs
beschränkt. Daher kommt dem verbliebenen Knochenvolumen eine
besondere Bedeutung und Belastung in Blick auf die funktionelle
Anpassung zu. Somit müssen die Wundheilungsprozesse nicht nur die
Regeneration im IKI gewährleisten, sondern sich ebenso gegenüber
biomechanischen Aspekten bewähren [Puleo und Nanci 1999].

Trotz dieser erhöhten Anforderung an regenerative Prozesse im
Bereich zwischen Implantat und Knochen gibt es eine Vielzahl von
Autoren, die klare Analogien zwischen der Heilung rein knöcherner
Defekte und des Einwachsens von Implantaten sehen [Carter und
Giori 1991; Puleo und Nanci 1999; Linder 1990; Older 1990;
Einhorn 1998; Schenk und Herrmann 1983; Morscher 1998]
bzw. diese ganz selbstverständlich zur Grundlage ihrer Ausführungen
machen [Brunski 1999; Stanford 1999; Stanford und Brand
1999; Davies 2005, 1996]. So schlussfolgerten bereits 1983 Schenk
und Herrmann aus ihren Beobachtungen, dass ”für eine intermedi-
äre Stützgewebsbildung [. . . ] die für die Spaltheilung bei Frakturen
gültigen Prinzipien“ gelten [S. 56].

Mit Blick auf die Prozesse der Gewebedifferenzierung, wonach Kno-
chen nach Verletzungen mittels bindegewebiger, knorpeliger oder knö-
cherner Gewebestrukturen ausheilen kann, schreibt Linder [1990,
S. 4]: ”. . . when implants are inserted into the body, this healing po-
tential is being used.“ Eine identische Auffassung vertreten Carter
und Giori in ihren Ausführungen, die sie mit der Zusammenfassung
abschließen, dass ”tissue regeneration [. . . ] is fracture healing or the
development of an interface“ [1991, S. 377].

Dass es zulässig ist, aus dem Wissen über die Knochenheilung und
der Gewebedifferenzierung Rückschlüsse auf die Vorgänge beim Ein-
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wachsen von künstlichen Komponenten in Knochengewebe zu ziehen,
wird ebenso von Pilliar bestätigt, der ”a close parallel between the
development of bone ingrowth into porous coated implants and frac-
ture healing“ sieht [1991, S. 381]. Bekräftigt wird dies durch die ak-
tuelleren Ausführungen von Stanford und Brand, wonach ”after
implant placement, a complex series of wound healing steps leads to
the initial formation of a stable interface“ [1999, S. 556].

Daraus schlussfolgernd vertreten Jingushi und Bolander die
Auffassung, dass ”a detailed understanding of the response of bone
tissue to the surface of implanted materials“ ein zugrunde liegendes
Verständnis ”of normal tissue response“ voraussetzt [1991, S. 250]. Da
die Reaktion auf eine Implantatoberfläche eine Modifikation der na-
türlichen Knochenreaktion auf Verletzung darstellt [vgl. ebd. S. 259],
fordert Pilliar [1991, S. 382] erlangtes Wissen aus Studien über
Osteogenese auf das bisher deutlich weniger erforschte Gebiet der
Knochenbildung um Implantate zu übertragen. Eine Forderung, die
Davies [2005] aufgreift und die explizit Gegenstand dieser Arbeit ist.

5.1.2 Osteokonduktion und Osseointegration

Werden künstliche Implantate als Fremdkörper in knöcherne Struk-
turen eingebracht, findet der erste Gewebekontakt der technischen
Oberfläche mit Blut statt [Brunski 1999; Davies 1996; Eriksson
et al. 2003, 2004]. Die dabei zu beobachtende Hämatombildung unter-
scheidet sich nicht von anderen Verletzungsreaktionen; wird in ihrem
weiteren Verlauf aber sowohl von der Oberflächentopologie als auch
den chemischen Eigenschaften bestimmt [Thomsen und Ericson
1991]. Das Heilungsschema variiert somit im Rahmen des regenera-
tiven Potentials des Knochens mit dem Implantatdesign [Brunski
1999; Davies 1996].

Der Designprozess von Implantaten muss demzufolge sowohl die
Inhibition von ungünstigen Heilungsbedingungen [Albrektsson und
Johansson 2001, S. 99], als auch die Stimulation im Sinne gelei-
teter Osteoneogenese (gezielte Steuerung des Heilungspotentials
und der Knochenregeneration) zum Ziele haben [Witte, pers. Mit-
teilung].
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Nach der Erstbenetzung mit Blut und Gewebeflüssigkeiten ist es
vor allem die Ausbildung eines Fibrinnetzwerkes, dass in den fol-
genden Tagen über die knöcherne Integration des Fremdkörpers ent-
scheidet. Das Maß der Anhaftung der Fibrinfäden an der Implan-
tatoberfläche ist bestimmend für die Möglichkeit der Wanderung os-
teogenetischer Zellen zur Oberfläche [Davies 2005, S. 941]. Dabei
können infolge ungünstiger Haftungsbedingungen auf der Oberfläche
schwach ausgebildete Fibrinnetzwerke durch Relativbewegungen im
IKI (oder bereits durch Eigenbewegungen der Zellen) reißen [Da-
vies 2005; Götz 2004]. Die Notwendigkeit des Vorhandenseins die-
ser strukturellen Umgebung, die als Gerüst eine Knochenneubildung
begünstigt, wird ebenso von Lind und Bügner [2001] betont. Die
dadurch induzierte Ausdifferenzierung knochenbildender Zellen aus
unspezialisiertem Mesenchymgewebe ist dabei der identische, funda-
mentale, biologische Prozess, wie er auch bei jeder Form der Kno-
chenheilung zu beobachten ist [Albrektsson und Johansson 2001,
S. 97]. Kommt es infolge dieser Osteoinduktion zu einer Wande-
rung osteogenetischer Zellen und gesteigerter Knochenneubildung, so
spricht man von Osteokonduktion [Albrektsson und Johans-
son 2001; Lind und Bügner 2001; Götz 2004; Davies 2005].

Abhängig vom Ort der Knochenneubildung kann zwischen Distanz-
und Kontaktosteogenese unterschieden werden [Davies 2005; Schle-
gel 2004]. Bei der Distanzosteogenese ist die vorhandene Kno-
chenoberfläche Ausgangspunkt der Neubildung und die abgeschiede-
ne neue Knochenmatrix wächst auf die inaktive Implantatoberfläche
zu. Die gewebebildenden Zellen werden demnach an der Oberfläche
des Implantatbettes zur Verfügung gestellt und verlagern sich infolge
ihrer eigenen Syntheseaktivitäten in Richtung Implantatoberfläche,
bis diese umschlossen wird.

Dem gegenüber steht das Phänomen der Kontaktosteogenese,
bei der die Knochenneubildung auf der Implantatoberfläche beginnt.
Der Vorteil einer direkten Anbindung von Knochen an die Implantat-
oberfläche durch dortiges appositionelles Wachstum wird durch er-
höhte Anforderungen an die notwendigen Voraussetzungen erschwert.
Da Osteoblasten nach begonnener Matrixabscheidung keinen gestal-
terischen Einfluss mehr nehmen können, muss die Besiedelung der
Implantatoberfläche erfolgt sein, bevor die eigentliche Knochenneu-
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bildung beginnt. Die Osteokonduktion erhält somit einen besonderen
Stellenwert für die Osteogenese, da ”the most important aspect of
early peri-implant healing is the recruitment of osteogenic cells and
their migration to the implant surface“ [Davies 2005, S. 938]. Daraus
lässt sich ableiten, dass ”implant surface microtexture has a profound
effect on these early healing stages“ [ebd.].

Die weitere begriffliche Zuordnung variiert mit der zugrunde liegen-
den Literatur. Häufig wird Distanzosteogenese mit bioinerten, me-
tallischen Werkstoffen in Zusammenhang gebracht und diese dann
als Osseointegration bezeichnet [Davies 2005; Götz 2004; Ric-
ci et al. 1991; Hanawa 1991]. Wegen der höheren osteokondukti-
ven Wirkung bioaktiver Werkstoffe wird ihnen eher die Fähigkeit zur
Kontaktosteogenese zugesprochen [Schlegel 2004] und dann aber
ebenfalls als Osseointegration bezeichnet.

Daraus wird ersichtlich, dass noch keine abschließende Einigkeit
darüber herrscht, was im Detail unter Osseointegration zu verste-
hen ist. Schlegel [2004] weist darauf hin, dass der Begriff der Os-
seointegration keine Aussage über den Mechanismus der regenerati-
ven Prozesse macht, sondern lediglich die Tatsache der lasttragenden
Verankerung von Implantaten widergibt. Nicht unter funktionellem
sondern zeitlichem Gesichtspunkt fordert Götz ergänzend dazu, Os-
seointegration als ”Prozess aufzugefassen [. . . ] anstatt als Ergebnis“
[2004, S. 3].

Aus diesen Gründen hat sich eine biomechanische Definition in
der klinischen Anwendung etabliert [Albrektsson und Johansson
2001, S. 97], die unter Osseointegration einen Prozess versteht, ”whe-
reby clinically asymptomatic rigid fixation of alloplastic material is
achieved, and maintained, in bone during functional loading“ [Al-
brektsson et al. 1994, S. 101]. Grund dafür ist auch, dass die his-
torische Definition eines direkten Kontaktes zwischen Knochen und
Implantat ohne Bindegewebe im Interface [Schlegel 2004; Mor-
scher 1998; Albrektsson 1990] praktisch nur bedingt brauchbar
war. Eine derartige Fixation kann wegen der zu geringen Auflösung
und auftretenden Überlagerungseffekte radiologisch kaum bestimmt
werden [Albrektsson und Johansson 2001; Albrektsson et al.
1994].
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(a) (b) (c)

Abb. 5.1: Knöchernes Einwachsen von Implantaten. [Albrektsson und
Johansson 1991, S. 361] Lichtmikroskopische Aufnahme eines IKIs nach (a) 6,
(b) 16 und (c) 52 Wochen. Die Abbildungen verdeutlichen, dass Osseointegration
ein zeitabhängiger Prozess ist, aus dem eine enge funktionelle Abhängigkeit von
Primär- und Langzeitstabilität des Implantates folgt. Bei ausreichender Stabilität
erfolgt zunehmender, knöcherner Kontakt zwischen Implantat und Knochen bis
zur osteonischen Durchbauung (c) des im Laufe des Einheilungsprozesses zügig
gebildeten lamellären Knochens (b). Das spricht für eine funktionelle Anpassung
des umliegenden Knochengewebes. Allerdings kommt es auch bei dauerhaft stabil
eingewachsenen Implantaten zu keinem 100 %igen Knochenkontakt [Albrekts-
son und Johansson 2001, S. 99].

5.1.3 Einfluss von Oberflächenchemie und -topologie

Der besonderen Bedeutung der Oberflächenchemie und -topologie für
die Osteokonduktion als Schlüsselfaktor für eine erfolgreiche Anbin-
dung ans Knochengewebe [Davies 2005] stehen nach wie vor un-
zureichende Kenntnisse der genauen, zellulären und biochemischen
Prozesse im Interface gegenüber1 [Götz 2004; Brunski 1991]. Aus
diesem Grund stehen neben makro- vor allem mikroskopische Mo-
difikationen der Oberflächentopologie sowie biochemische Optimie-

1weiterführende Informationen zum aktuellen Verständnis der Zellreaktionen im
IKI bei Thomsen und Ericson [1991], Jingushi und Bolander [1991], Puleo
und Nanci [1999], Brunski [1999] sowie Davies [1996, 2005]
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rungspotentiale im Mittelpunkt der Forschung. So z. B. die Erhö-
hung der Oberflächenenergie (surface energy) [Albrektsson et al.
1994; Eriksson 1985; Albrektsson 1990], der Einsatz von Wachs-
tumsfaktoren [Lind und Bügner 2001; Albrektsson und Johans-
son 2001], die Biofunktionalisierung der Implantatoberfläche [Len-
arz und Haferkamp 2005]) oder aber die Verwendung bioaktiver
Werkstoffe, insbesondere Hydroxylapatit (Ca10(PO4)6(OH)2).

Chemische Oberflächenmodifikation

Da Hydroxylapatit (HA) als keramischer Werkstoff für lasttragen-
de Implantate keine ausreichende Zugfestigkeit aufweist, kommt die
Kalzium-Phosphat-Verbindung vor allem als bioaktive Beschichtun-
gen zum Einsatz [Breme et al. 2001]. Die Publikationen der letzten
Jahre lassen dabei keine abschließende Aussage über deren Bewer-
tung gegenüber unbeschichteten Implantatsystemen zu.

So gibt es Veröffentlichungen experimenteller Untersuchungen die
Hydroxylapatit positiv bewerten und der Beschichtung eine höhere
osteokonduktive Wirkung zuschreiben [Albrektsson und Johans-
son 2001; Breme et al. 2001; Breusch et al. 2000; Dumbleton und
Manley 2004; Lukowsky 2003; Ricci et al. 1991]. Zusammen mit
der Fähigkeit zur Überbrückung größerer Lücken zwischen Implantat
und Knochen [Albrektsson et al. 1994; Breme et al. 2001; Dum-
bleton und Manley 2004; Konttinen et al. 2005; McKoy et al.
2000] und der direkten physikalischen Anbindung wegen der ähn-
lichen chemischen Zusammensetzung [de Benedittis et al. 1999;
Breme et al. 2001; Jallot 1998; Konttinen et al. 2005; Ricci
et al. 1991; Schlegel 2004] führt eine HA-Beschichtung zu einem
qualitativ größeren Knochenverbund [Cimerman et al. 2005; Roma-
nos et al. 2003] und einem belastungsstabileren Interface [de Bene-
dittis et al. 1999; Dumbleton und Manley 2004; McKoy et al.
2000; Moroni et al. 1998]. Dem IKV wird somit eine schneller er-
reichte und letztlich höhere Festigkeit zugeschrieben, als bei unbe-
schichteten Implantaten [D’Antonio et al. 1996; Cimerman et al.
2005; Dorr 1994; Jaffe und Scott 1996; McKoy et al. 2000; Mo-
roni et al. 1998; Konttinen et al. 2005; Schlegel 2004]. Daraus
folgt die Ansicht, dass HA-beschichtete Oberflächen zu einer besseren
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und beschleunigten Osseointegration führen, die sich positiv auf die
Langzeitstabilität auswirkt [Dumbleton und Manley 2004; Jaffe
und Scott 1996].

(a) (b)

Abb. 5.2: Hydroxylapatit-Beschichtung. [Dot 2000, S. 6] (a) Elektroly-
tisch abgeschiedene HA-Schicht (BONITr) auf aufgesinterten Titankügelchen.
(b) Detailaufnahme der feinkristallinen Struktur, die eine große osteoindukti-
ve Oberfläche bietet und durch Kapillareffekte eine vollständige Benetzung mit
Körperflüssigkeit ermöglicht.

Dem gegenüber stehen Publikationen, in denen sich die Autoren
kritisch mit der Befürwortung der HA-Beschichtung auseinander set-
zen [Steflik et al. 1999]. Sie stimmen zwar zu, dass quantitativ mehr
Knochen im direkten Kontakt mit der Implantatoberfläche steht,
durch die eingeschränkte Haftfestigkeit der Hydroxylapatitschicht auf
dem Substrat die Festigkeit des gesamten Verbundes aber nicht höher
ausfällt [Cameron 1994a; Gondolph-Zink 1998]. Einen möglichen
Ausweg könnten hier elektrolytisch abgeschiedene HA-Schichten bie-
ten, denen im Gegensatz zu Plasmaspritzverfahren eine verbesserte
Schichthaftung bescheinigt wird [Dot 2000; Schlegel 2004]. Al-
brektsson [1998] und Dávid [1990] ergänzen zudem, dass sich die
positiven Publikationen auf Kurzzeitstudien beziehen und warnen vor
dem langfristigen Einsatz von Hydroxylapatit.

Zumindest machen diese kritischen Anmerkungen deutlich, dass
weitere, klärende Untersuchungen notwendig sind. Unterstrichen wird
dies durch die von Davies [2005] geführte Diskussion, der die Funkti-
on der HA-Beschichtung vor allem in der verbesserten Osteokonduk-
tion durch die mikrotopografisch komplexe Vergrößerung der Ober-
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fläche und weniger in deren chemischer Besonderheit sieht. Das ver-
deutlicht, wie wenig die Zusammenhänge zwischen Oberflächenche-
mie und Mikrogeometrie geklärt sind.

So sprechen Ricci et al. [1991] der Mikrogeometrie die größere
Bedeutung zu, während de Benedittis et al. [1999] einen stärkeren
Fokus auf die chemische Oberflächencharakteristik fordern. Ihrer An-
sicht nach ist die biologische Reaktion des umliegenden Knochenge-
webes (neben der Oberflächenrauigkeit) vor allem durch dessen che-
mische Zusammensetzung zu begründen, was letztlich in die Diskus-
sion um Biokompatibilität bzw. Bioinertheit von Materialien mün-
det. Dabei verweisen sie insbesondere auf die Passivierungsschicht,
die durch Einlagerungen von Phosphat- und Kalziumionen aus der
umgebenden Gewebeflüssigkeit in die Titanoberfläche eine dem Apa-
tit ähnliche bioaktive Grenzschicht bildet. Zum qualitativ gleichen
Ergebnis kam auch Hanawa [1991, S. 58]. Damit trat er dem üb-
lichen Erklärungsmodell der Bioverträglichkeit von Titan entgegen,
das diese in dessen Passivierungsschicht begründet sieht. Nach Ha-
nawa [1991] und de Benedittis et al. [1999] ist die Passivierungs-
schicht jedoch für die Korrisionsbeständigkeit verantwortlich, die ho-
he Biokompatibilität aber auf den eingelagerten Kalziumphosphata-
patit zurückzuführen.

Oberflächenstruktur und Interfacestabilität

Auch wenn es der Anschaulichkeit dient, Sachverhalte in einzelne
Aspekte zu untergliedern, muss mit Blick auf die Oberflächeneigen-
schaften künstlicher Implantatwerkstoffe eine zu strenge Trennung
kritisch hinterfragt werden. Wie an den Ausführungen zur HA-Be-
schichtung ersichtlich, lassen sich chemische Modifikationen der Ober-
fläche weder funktionell noch mechanisch von geometrischen Modi-
fikationen2 trennen. So beeinflussen beide signifikant die Anhaftung
von Regenerationsgewebe und damit die zu erreichende Osseointe-

2Angesichts der vielfältigen Möglichkeiten der Oberflächenstrukturierung zur
Erhöhung der biologischen Fixation zementloser Prothesen, ihre Ausführun-
gen und Einteilungen sei an dieser Stelle auf die weiterführende Literatur bei
Cameron [1994a], McKoy et al. [2000], Mittelmeier et al. [1999, 1997] sowie
Morscher [1983b] verwiesen.
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gration. Ist es bei Oberflächenrauigkeiten im Bereich kleiner 10 µm
nach Thomsen und Ericson [1991] vor allem die Beeinflussung der
zellulären Reaktionen und damit die biochemische Anhaftung an die
Implantatoberfläche (bonding), sind es vor allem mechanische Ge-
sichtspunkte, die bei Rauigkeiten größer 10 µm eine dominante Rolle
spielen.

Dazu zählen das Interface stabilisierende Verklemmungen und Ver-
zahnungen zwischen Knochen und Implantat, d. h. die Erzeugung
formschlüssiger Verbindungen [Morscher 1998] im Gegensatz zu
kraft- bzw. stoffschlüssiger Fixierung. Durch die Segmentierung des
ursprünglich glatten Schaftdesigns lassen sich dort auftretende, glo-
bale Mikrobewegungen durch Reduzierung der freien Weglänge mini-
mieren [Cameron 1994b]. Durch die Schaffung von Kompartimentie-
rungen der Implantatoberfläche können demnach Mikrobewegungen
im IKI durch Verblockung verringert bzw. durch die höhere Nach-
giebigkeit der oberflächlichen Strukturen ausgeglichen werden [Mit-
telmeier et al. 1997, S. 122]. Durch Oberflächenstrukturierung von
Implantaten verbessern sich die mechanische Bedingungen für das
Einwachsen (mechanische Stabilisierung des Interfaces) folglich so-
wohl durch Reduzierung der Relativbewegungen [Cameron 1994b,
S. 146] als auch durch Minimierung von nachteiligen Scherspannun-
gen entlang der Oberfläche [Stanford 1999].

Bewegungen zwischen Implantat und Knochen

Mit Blick auf die zellulären Prozesse der Osseointegration, insbeson-
dere der notwendigen Anhaftung des Fibrinnetzwerkes für die Besie-
delung der Implantatoberfläche mit knochenbildenden Zellen, ist es
naheliegend, dass die Minimierung von Mikrobewegungen, als Grund-
voraussetzung für eine erfolgreiche Osseointegration angesehen wird
[Morscher 1998]. Anderfalls führen diese zu großer Instabilität und
Unruhe im Interface, als deren Folge bindegewebige Einkapselung
der Implantate [Brunski 1991; McKoy et al. 2000; Pilliar 1991;
Rohlmann et al. 1988] und somit verhindertes knöchernes Einwach-
sen beschrieben wird [Albrektsson und Johansson 2001; Dorr
1994; McKoy et al. 2000; Rohlmann et al. 1988; Ryd 1994; Tur-
ner et al. 2003; Simon et al. 2003]. Als Grenzwert für Mikrobewe-
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gungen über dem eine Osseointegration nicht mehr möglich ist, findet
man in der Literatur 100 bis 150 µm [Albrektsson und Johansson
2001; Brunski 1999; Dorr 1994; McKoy et al. 2000; Morscher
1998; Pilliar 1991; Puleo und Nanci 1999; Qin et al. 1996], sel-
tener auch Werte um 200 µm [Konttinen et al. 2005; Orlik et al.
2003].

Wie auch bereits bei der Frakturspaltbewegung und -breite ist eine
Trennung von Relativbewegungen und Porengröße aus physikalischer
Sicht nicht sinnvoll. Richtiger ist es ähnlich der intrafragmentären
Dehnung, einen Verhältniswert aus beiden Größen zur Grundlage der
Ausführungen zu machen. So konnte Cameron [1994a, S. 52] zeigen,
dass die effektive Porengröße um den doppelten Betrag der Bewegung
verringert wird (Abb. 5.3). Ryd [1994] ergänzt zudem, dass Mikro-
bewegungen größer als 1/2 bis 1/3 der Porengröße ebenfalls das Ein-
wachsen des Knochens in die strukturierte Implantatoberfläche ver-
hindern können, was analog auf die reduzierte, effektive Porengröße
zurückgeführt werden kann.

(a) (b)

Abb. 5.3: Einfluss der Porengröße. (a) Aufgesinterte Titankügelchen zur
Oberflächenvergrößerung (porous coating). [Dot 2000, S. 6] (b) Veranschauli-
chung des Einflusses der Mikrobewegungen auf die effektive Porengröße [Came-
ron 1994b, S. 154].

Aus diesem Grund bindet Pilliar [1991] den angegebenen Wert
für die Mikrobewegungen an die zugrunde gelegte Porengröße von
50 bis 200 µm. Darüber hinaus findet man empfohlene Richtwerte
für die Porengröße, zwischen (50) 100 und 400 µm [Cameron 1994a;
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McKoy et al. 2000; Orlik et al. 2003; Ryd 1994; Thomsen und
Ericson 1991]. Dyrna [1995] unterscheidet dabei zwischen Poren
die das Einwachsen von Knochengewebe ermöglichen (ab 75 µm) und
solchen, in denen sich Osteone ausbilden (ab 250 µm).

5.1.4 Kraftwirkung im Implantat-Knochen-Interface

Wie bereits aufgezeigt, ist ein weiterer wichtiger Aspekt der Oberflä-
chenstrukturierung die Reduzierung der für das knöcherne Einwach-
sen nachteiligen Scherspannungen. Unter diesem biomechanischen
Gesichtspunkt lassen sind ganz analoge Gesetzmäßigkeiten wie bei
der Gewebedifferenzierung (Kap. 2.1.1, S. 6) und der Frakturheilung
(Kap. 2.1.3, S. 23) beobachten, die auch bezüglich der Ausdifferenzie-
rung von knöchernen Strukturen im IKI gültig sind. Ebenso ist die auf
Seite 39 geführte Diskussion über die Auswirkung der Durchblutungs-
bzw. Drucksituation – durch die gegebenene Allgemeingültigkeit der
Heilungs- und Regenerationsprozesse – auf die Vorgänge im Interface
übertragbar. So beschreibt Linder [1990] im Zusammenhang mit
analogen, mechanischen Bedingungen sowohl bindegewebiges Ein-
wachsen (Abb. 5.4), als auch die Ausbildung von Faserknorpel und
knöcherne Einheilung (Abb. 5.1). Auch diese Parallele unterstreicht
einmal mehr den Einfluss biomechanischer Faktoren auf die Qualität
der Verankerung von Implantaten in Knochengewebe, wie Romanos
et al. [2003] hervorheben.

Daraus ergibt sich, dass auftretende Scherkräfte im IKI ebenso
kritisch betrachtet werden müssen. Diese werden als nachteilig be-
züglich des Einwachsens und der erfolgreichen Osseointegration der
Implantate angesehen [Stanford 1999], wofür Qin et al. [1996] den
experimentellen Nachweis erbrachten.

Der funktionelle Hintergrund ist dabei identisch. Negative Aus-
wirkungen der resultierenden Bewegungen auf die Wiederherstellung
der physiologischen Durchblutungssituation sind ebenso wie bei der
Frakturheilung von Bedeutung [Brunski 1999]. Hinzu kommt die
eingangs erwähnt Verhinderung der Anhaftung von Fibrinfäden [Da-
vies 2005, 1996; Schlegel 2004; Brunski 1991] sowie deren Zerrei-
ßen bei zu umfangreichen Scherbewegungen. Darüber hinaus werden
die vorhandenen Mesenchymzellen zur Ausbildung von Bindegewebe
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Abb. 5.4: Bindegewebiges Einwachsen von Implantaten. [Pilliar 1991,
S. 381] Ausrichtung der Kollagenfasern zwischen Knochengewebe und porous
coating des Implantates entsprechend der Richtung der herrschenden Kräfte und
Mikrobewegungen.

durch die auftretenden Relativbewegungen in Bereichen ohne Druck-
spannungen angeregt [Rohlmann et al. 1988] – entsprechend der
geltenden Gesetzmäßigkeiten zur Gewebedifferenzierung.

Daraus schlussfolgert Morscher [1998] die ideale Lastübertra-
gung durch Druck und fordert die Ausrichtung der Implantatober-
fläche in Richtung des herrschenden Kraftflusses. Wo dies durch die
nicht streng axiale Wirkung der Last (durch zusätzliche Überlage-
rung mit Biegungs- und Torsionsbeanspruchungen) nicht möglich ist
[Konttinen et al. 2005], sollte dies durch entsprechend aufgebrachte
Vorspannungen kompensiert werden [Morscher 1998].

Andere Autoren geben weniger spezifische Empfehlungen, sprechen
aber ebenfalls von axialer Kompression als Knochenbildungsreiz im
Interface [Clark et al. 2005; Lee 1990]. Dafür heben sie umso deutli-
cher die Bedeutung einer Reduzierung von Scherbewegungen im Inter-
face hervor. Daran, das hier in der Implantatentwicklung der Schwer-
punkt gesetzt werden sollte, läßt die Aussage Qin et al. [1996] keinen
Zweifel:
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”Design effects that miminize specific shear components
of the strain millieu may indeed be more critical to im-
plant success than design considerations amplifying other
components of the strain milieu.“ [S. 867]

Ebenso unterstreicht Stanford [1999], dass: ”. . . clinical outco-
mes [. . . ] provide evidence that surface roughness must be optimized
and that the implant design must incorporate architectural design
features to control interfacial shear strain“ [S. 90].

Letzteres Zitat macht den engen Zusammenhang der mechanischen
Parameter deutlich. Auftretende Scherkräfte können nicht ohne die
resultierenden Mikrobewegungen diskutiert werden und diese nicht
ohne ihre Abhängigkeit von der vorhandenen Oberflächenstruktur.
Umgekehrt vermag weder die mikroskopische [Stanford 1999] noch
die makroskopische [Morscher 1983b] Oberflächengestaltung allein,
die biomechanischen Rahmenbedingungen für das Einheilen ausrei-
chend zu optimieren.

Zusammenfassend sei an dieser Stelle noch einmal betont, dass für
die mechanisch optimierte Heilung im IKI ganz ähnliche Bedingun-
gen gelten, wie sie bereits für Knochendefekte im Allgemeinen auf-
gezeigt wurden. Demnach sind für eine erfolgreiche Osseointegration
dieselben Voraussetzungen ausschlaggebend wie für die Primärhei-
lung [Morscher 1998]. Insbesondere auf die Reduzierung von Scher-
spannungen und Mikrobewegungen, als Voraussetzung für einen dau-
erhaften, stabilen Knochenverbund zum Implantat, ist beim Design
durch geeignete Beeinflussung des Kraftflusses und Oberflächenmodi-
fikationen zu achten. In Analogie zur Frakturheilung konnten Clark
et al. [2005] zeigen, dass axiale Kräfte das Einwachsen begünstigen.
Eine unmittelbare Belastung nach Implantation steht dem knöcher-
nen Einwachsen nicht entgegen [Romanos et al. 2003; Meyer et al.
2004; Brunski 1991], kann dieses aber bei ungünstiger Dynamik
und zu hohen Belastungsspitzen verzögern [Bergmann et al. 2007;
Brunski und Kim 2000].
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5.2 Aseptische Lockerungen lasttragender
Implantate
– Aspekte des Langzeitverhaltens

Nachdem sich im vorangegangenen Kapitel 5.1 in erster Linie mit
der schnellstmöglichen, knöchernen Einheilung der Implantate (Os-
seointegration) auseinandergesetzt wurde, werden nun Ausführungen
zu deren dauerhaften Aufrechterhaltung, d. h. zur Langzeitstabilität
folgen. Dazu wird der Implantat-Knochen-Verbund (IKV) ganzheit-
licher betrachtet und über das Implantat-Knochen-Interface hinaus
die geltenden, mechanischen Gesetzmäßigkeiten beachtet.

Vor der Erweiterung des Fokus auf den periprothetischen Knochen
sei an dieser Stelle nochmals besonders betont, dass beide Aspekte
weder getrennt behandelt noch als unabhängig voneinander betrach-
tet werden dürfen. Es kann dazu die vielfach geteilte Auffassung nur
unterstrichen werden, dass Langzeitstabilität nur durch gleichberech-
tigte Beachtung der frühzeitigen, knöchernen Heilung des IKVs er-
zielt werden kann. Davies betont dies, indem er schreibt: ”. . . one
cannot hope to understand the development of the implant-tissue in-
terface without including both the short- and long-term aspects of
the interface development“ [1991, S. 19].

So hebt auch Morscher [1998] hervor, dass dauerhafte Veran-
kerung lasttragender Implantate bei zementfreier Operationstechnik
nur durch Erlangen ausreichender Osseointegration möglich ist, für
die wiederum die Primärstabilität als oberstes Gebot gilt. Eine op-
timale Fixierung des Implantates im Knochen muss demnach als
notwendige Voraussetzung für Langzeitstabilität angesehen werden
[Thomsen und Ericson 1991]. Nach Orlik et al. besteht kein Zwei-
fel, dass:

”. . . the primary stability of cementless stems is the key
biomechanical factor determining the overall stability of
the implant.“ [2003, S. 825]

Die Bewahrung lasttragender Implantate vor Versagen als Folge
der mechanischen Beanspruchung geschieht somit durch die Sicher-
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stellung der primären Funktion des Interfaces3 über die Einheilungs-
phase hinaus. Dazu sind Relativbewegungen zwischen Implantat und
Knochen, die sich aus den unterschiedlichen Elastizitätsmoduln von
Knochen und Implantat ergeben4 [Orlik et al. 2003; Simon et al.
2003] sowie dem Phänomen des Knochenschwundes infolge des ver-
änderten Kraftflusses (Lastabschirmung, stress shielding) im peri-
prothetischen Bereich Beachtung zu schenken [Bitsakos et al. 2005;
Epari et al. 2005; Gillies et al. 2002; Jung et al. 2004; Lukowsky
2003; McKoy et al. 2000; Mommsen 2002; van Rietbergen und
Huiskes 2005; Simões und Vaz 2002; Sumner et al. 1998; Turner
et al. 2003]. Beide sind in den medizinischen und orthopädischen Pu-
blikationen der letzten Jahre immer wieder unter dem Sammelbegriff
aseptische Lockerungen als Hauptursache für das Versagen last-
tragender Implantate identifiziert worden [Brunski und Kim 2000;
Morscher 2003; Lukowsky 2003; Simões et al. 1998; Widmer
et al. 1997].

Bei der Reduzierung der Mikrobewegungen spielt neben der äu-
ßeren, makroskopischen Gestalt und den Werkstoffeigenschaften der
Implantate, wie schon beim knöchernen Einwachsen, die Oberflächen-
gestalt eine bedeutende Rolle [McKoy et al. 2000; Nelissen et al.
1998]. Die dort aufgezeigten Prinzipien müssen daher ebenso unter
dem Gesichtspunkt der Langzeitstabilität mit in den Optimierungs-
prozess einfließen.

Auf die Verhinderung von Knochenatrophien im periprothetischen
Bereich hat die Implantatoberfläche ebenfalls, wenngleich aber indi-
rekten Einfluss. In diesem Zusammenhang ist es vor allem der Grad

3nach McKoy et al. [2000] und Brunski [1991] die Gewährleistung des sicheren
und effektiven Lasttransfers

4Unter Relativ- bzw. Mikrobewegungen werden zyklische Bewegungen verstan-
den, die sich infolge täglicher Aktivititäten [Ryd 1994] als Verschiebung von
Implantat- und Knochenoberfläche ergeben. Ursächlich werden sie vor allem
den Unterschieden in der elastischen Verformung der verschieden steifen Ma-
terialien zugeschrieben [Konttinen et al. 2005; Lee 1990; Orlik et al. 2003;
Riechers 1984; Ryd 1994]. Andere relevante Einflussfaktoren wie die Implan-
tatgeometrie oder die Haftfestigkeit des IKVs werden häufig vernachlässigt.
Aus diesem Grund wird im Folgenden der Fokus auf die Implantatsteifigkeit
gelegt. Auf Auswirkungen anderer Designparameter wird in späteren Abschnit-
ten eingegangen.
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der knöchernen Einheilung und Haftfestigkeit zwischen Implantat
und Knochen, der sich über die Art des Kraftflusses im Interface
(Art der Verankerung, siehe S. 118) auf die Umbauprozesse in der
Umgebung des Implantates auswirkt [Cameron 1994b; Jaffe und
Scott 1996; Küsswetter und Aldinger 1991b; Nelissen et al.
1998]. Darum sind insbesondere Erkenntnisse aus der funktionellen
Anpassung des Knochens aus den Kapiteln 4.2 (S. 69) und 4.3 (S. 79)
für die Implantatoptimierung zu berücksichtigen.

5.2.1 Stress shielding

Dass in den Knochen eingebrachte Implantate die Spannungsvertei-
lungen verändern, gilt heute als unbestritten. Da der Lasttransfer
nach den Gesetzen der Mechanik im steiferen Material erfolgt, wird
der Knochen in der Umgebung der Prothese durch die meist deut-
lich steiferen Implantatwerkstoffe in seiner Beanspruchung entlastet
[McKoy et al. 2000]. Erst im distalen Bereich verläuft der Kraftfluss
über das Implantat-Knochen-Interface wieder in den ursprünglich
lasttragenden knöchernen Strukturen. Im proximalen Bereich kommt
es daher entsprechend der Gesetzmäßigkeiten der funktionellen An-
passung zur Knochenatrophie [Sumner et al. 1998]. Die Folge ist die
Schwächung des knöchernen Lagers des lasttragenden Implantates,
welche ein Versagen des knöchernen IKVs und somit die Auslocke-
rung des Implantates nach sich zieht [Mommsen 2002].

Wegen der Reduzierung der auftretenden Spannungen im Knochen,
die unter den für den Knochenerhalt notwendigen Grenzwert des me-
chanischen Stimulus sinken, wird von Lastabschirmung bzw. stress
shielding5 gesprochen. Mit Blick auf die mechanistischen Hintergrün-
de des mechanosensorischen Systems und dessen Empfänglichkeit für
Dehnungen und deren Sekundäreffekte (siehe Kap. 4.3, S. 79), ist es
zutreffender, wie Gillies et al. [2002] von strain shielding zu spre-
chen. Auch Mommsen spricht im Zusammenhang mit der veränder-
ten Belastungssituation von ”Dehnungsreduktionen im betroffenen

5Unter stress shielding wird neben der Benennung der Ursache meist ebenso
die einschließende Betrachtung der Folgen, d. h. des resultierenden Knochen-
schwundes verstanden. Lastabschirmung gibt den Begriff daher nur unzurei-
chend wider.
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Restknochen“ [2002, S. 88], wenn auch nicht mit dem Anspruch, da-
durch der Funktionsweise des mechanosensorischen Systems gerecht
zu werden.

Aus der Notwendigkeit eines physiologischen Stimuli zur Verhinde-
rung der Knochenrückbildung ergeben sich somit zwei Forderungen.
Zum einen durch ein verändertes Prothesendesign die Krafteinleitung
von der Prothese auf den Knochen prinzipiell proximaler zu gestal-
ten. Zum anderen einen größeren Anteil des Kraftflusses wieder auf
den Knochen zu verlagern, um somit eine physiologischere Dehnungs-
verteilung trotz technischen Fremdkörpers zu erzielen.

5.2.2 Einfluss der Implantatsteifigkeit

Mit Blick auf die Festigkeitsunterschiede von technischen Werkstof-
fen und biologischen Knochengewebe wurden historisch gesehen zu-
erst die Werkstoffeigenschaften, konkret der E-Modul der Implantate,
zur Optimierung herangezogen. Dieses ergab sich aus den immer wie-
der bestätigten Überlegungen, dass durch Verringerung des E-Moduls
der Prothese auch der anteilige Kraftfluss durch die Prothese verrin-
gert und somit die ursprüngliche Spannungsverteilung im Knochen
besser realisiert werden kann. So zeigten Otani et al. [1993a] in ihren
Untersuchungen, dass Prothesen mit knochenähnlichem E-Modul zu
einer höheren Krafteinleitung im proximalen Bereich führen und da-
durch das beschriebene Phänomen des stress shieldings vermindert
wird. Weniger stress shielding durch Implantate geringerer Steifig-
keit konnten auch Sumner et al. [1998] sowie Turner et al. [2003]
in ihren Experimenten nachweisen. Ebenso wie Simon et al. [2003]
und Mommsen [2002], die derartigen Werkstoffen eine gleichmäßige-
re und physiologischere Spannungsverteilung zuschrieben.

Einsatz isoelastischer Werkstoffe

Historisch bedeutsam ist in diesem Zusammenhang die Entwicklung
der isoelastischen Prothese durch Robert Mathys (erstmals implan-
tiert 1973), deren mechanische Eigenschaften durch das gewählte Po-
lyacetal nahe dem des Knochengewebes lagen [Morscher 1983b,c].
Dennoch führte dieses Konzept zu keinem bahnbrechenden Erfolg.
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Nachgebessert wurde die erste Generation der isoelastischen Prothe-
se durch einen verstärkenden Metallkern, um die beobachteten Insta-
bilitäten im proximalen Bereich zu kompensieren. Dadurch wurden
aber die theoretischen, mechanischen Vorteile des Grundkonzeptes
kompensiert (Abb. 5.5).

(a) (b) (c)

Abb. 5.5: Isoelastische Prothese. [Morscher und Dick 1983, S. 83, 84] Iso-
elastische Prothese nach Mathys, (a) Modell der ersten Generation aus dem
Jahre 1975. (b) Nachgebesserte Variante ab 1977 mit verstärkter Metallarmie-
rung. (c) Last-Dehnungskennlinie der verschiedenen Prothesenmodelle im Ver-
gleich mit dem Knochen.

Hinzu kommen grundlegende Differenzen zwischen dem Konzept
der Isoelastizität und der realen Knochenphysiologie und Biomecha-
nik. Im Idealfall hieße dies ein Angleichen der mechanischen Eigen-
schaften des technischen Implantatwerkstoffes an die Knocheneigen-
schaften. Praktisch ist dies aber nicht möglich. Als Gründe sind hier-
für die Anisotropie des Knochens, die fehlende funktionelle Anpas-
sung technischer Werkstoffe sowie individuelle Schwankungen bei den
patientenspezifischen Parametern zu nennen [Morscher 1998; Rie-
chers 1984].

110



5.2 Aseptische Lockerungen lasttragender Implantate
– Aspekte des Langzeitverhaltens

Auswirkungen auf die Mikrobewegungen

Des Weiteren ist für das Scheitern des Konzepts der verbreitete Irr-
tum zu nennen, dass angenommen wird, isoelastisch bedeute weniger
Relativbewegungen zwischen Implantat und Knochen [Rohlmann
et al. 1988]. Dem entgegen zeigt eine große Anzahl experimenteller
und simulativer Studien, dass nachgiebigere Implantatwerkstoffe zu
deutlich höherer Beweglichkeit im Interface und damit zu einer Ge-
fährdung der Langzeitstabilität führen. Das veranlasste bereits 1988
Rohlmann et al. zu der zusammenfassenden Bemerkung, dass ”for a
given load, the displacement and relative motions at the interface are
greater for the model with an isoelastic prosthesis than for that with a
metallic implant“ [S. 610]. Die errechneten Relativbewegungen für die
isoelastische Prothese waren dabei am proximalen Ende am größten,
was sich auffallend mit der hohen Zahl notwendiger Wechselopera-
tionen deckt. Diese wurden auf die zu große, proximale Flexibilität
der Prothese zurückgeführt [Morscher 1983c,a].

Zu dem gleichen Ergebnis, dass ein isoelastischer Schaft zu ei-
nem Anstieg der Relativbewegungen im proximalen Bereich führt,
kam auch Gese [1992] mittels FEM-Simulationen sowie Otani et al.
[1993b] durch experimentelle Untersuchungen (siehe Abb. 5.6 und Er-
läuterungen). Sein Resümee unterstreicht die ältere Aussage Rohl-
manns:

”Thus, although people think flexibility of the stem is
an advantage for long-term clinical success since it trans-
fers more stress proximally, flexibility may be a greater
disadvantage for femoral stem fixation and may bring a
greater rate of mechanical loosening because of higher
proximal micromotions. [. . . ] The results of this study
shown that the flexibility of the femoral component was
[. . . ] disadvantageous for proximal fixation.“ [Otani et al.
1993b, S. 74]

Die nachteiligen Auswirkungen reduzierter Implantatsteifigkeit be-
stätigen ebenfalls weitere, relevante Publikationen. 1994 schrieb Ca-
meron, dass flexible Schäfte zu erhöhten Scherbewegungen zwischen
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(a) (b)

(c) (d)

Abb. 5.6: Mikrobewegungen bei Langschaftprothesen. [Otani et al.
1993b, S. 72f.] (a) Proximale, mediolaterale Mikrobewegungen bei axialer Be-
lastung nach je 30 Zyklen. Signifikant höhere Mikrobewegungen für das weniger
steife Material (Carbon Composite) im Gegensatz zu den Metalllegierungen. Ten-
denziell gleiches Ergebnis ermittelte Otani et al. [1993b] für antero-posteriore
Bewegungen; aber ohne signifikantem Unterschied (ohne Abb.). Für den dis-
talen Bereich ergaben sich weniger Mikrobewegungen für steifere Materialien.
Allerdings waren diese um eine Größenordnung geringer als proximal und die
Unterschiede zwischen den Werkstoffen nicht signifikant. (b–d) Treppenförmig
aufgebrachte, gesteigerte rotatorische Belastung. Messung der dauerhaften Setz-
bewegungen (b) und der Relativbewegungen nach jedem Belastungsschritt mit
einem Messmoment von 5 Nm (c, d). Gegenüberstellung von rotatorischen Re-
lativbewegungen; proximal (c) und distal (d). Besonders die deutlich höheren
Relativbewegungen für den weniger steifen Werkstoff im proximalen Bereich lie-
gen innerhalb kritischer Werte für eine erfolgreiche Osseointegration.
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Femur und Implantat führen, die das Einwachsen verhindern kön-
nen. Harvey et al. [1999] zeigte durch tierexperimentelle Studien
am Hund, dass größere Flexibilität des Schaftes die Interfacestabili-
tät gefährden kann, da Scherbewegungen zunehmen. Ebenso wiesen
Jung et al. [2004] durch Computersimulationen die Reduzierung von
Prothesenbewegungen durch steifere Materialien nach.

Wegen der in obigen Abschnitten deutlich gemachten Unabding-
barkeit eines stabilen und bewegungsarmen Implantat-Knochen-In-
terfaces für die Langzeitstabilität ergeben sich demnach gegenläufi-
ge Forderungen aus Relativbewegungen und stress shielding [Gese
1992]. Angesichts dessen ist es unerlässlich bei Designprozessen nach
Möglichkeiten der Vereinbarkeit beider Problemstellungen zu suchen.

Demnach werden Harvey et al. mit ihrer Aussagen ”therefore, a
balance must be struck between the competing objectives of stress-
shielding and interface stability“ [1999, S. 103] den Forderungen Mor-
scher gerecht. Dieser warnt in seinen Ausführungen vor ”eindimen-
sionalem Denken“ und fordert zur ”multifaktoren Betrachtungsweise“
bei der Implantatentwicklung auf [2003, S. 116]. So kann der Aus-
spruch Otani et al. im Sinne einer Zielformulierung für das Errei-
chen einer dauerhafter Implantatverankerung Motivation der weite-
ren Entwicklung sein:

”These problems may bei alleviated by designing flexi-
ble femoral components that have mimimal motion bet-
ween the implant and bone.“ [1993a, S. 584]

5.2.3 Implantatgeometrie und Kraftfluss im Knochen

In Ergänzung zu den Einflüssen der Werkstoffeigenschaften haben
geometrische Aspekte des Implantatdesigns Auswirkungen auf die
Langzeitstabilität. Das ergibt sich aus der Tatsache, dass die Stei-
figkeit des Implantates ein Produkt aus Werkstoffparametern und
Geometrie ist [Morscher 1983c; Harvey et al. 1999]. Modifikatio-
nen der makroskopischen Gestaltung der Prothese haben demzufolge
Einfluss sowohl auf die Knochenresorption als auch auf die Interface-
stabilität, welche sich vor allem im Maß der vorhandenen Mikrobe-
wegungen und damit Scherbeanspruchungen des IKI widerspiegelt.
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Bestätigt wird die Bedeutung der Implantatgeometrie als relevan-
ter Designparameter durch Arbeiten von Gillies et al. [2002], Jung
et al. [2004], Mommsen [2002] sowie Simões und Vaz [2002], wel-
che Form und Gestalt der Prothese sogar als Haupteinflussfaktoren
für den proximalen Kraftfluss identifizierten. Letztere schlussfolger-
ten aus ihren Untersuchungen, dass der Effekt des stress shieldings
vernachlässigbar vom Material abhängig sei und formuliert das Resü-
mee: ”for a press-fit fixation method, the effect of stress-strain shiel-
ding is strongly controlled by the prosthesis geometry and is not so
dependent on the material“ [Simões und Vaz 2002, S. 345].

Mikrobewegungen und stress shielding

Auf den Einfluss der Implantatgeometrie auf die Wechselwirkungen
von Implantat und Knochengewebe weist ebenso die unzureichende,
herkömmliche Erklärung des stress shieldings hin. In der bisherigen,
mechanistischen Erklärung werden Steifigkeitsunterschiede der inter-
agierenden Materialien als Ursache benannt. Da Spannungs- und Ver-
zerrungstensor durch Stoffgesetze miteinander verknüpft sind, führen
unterschiedliche Werkstoffparameter bei identischer Kraftwirkung zu
unterschiedlichen Gestaltsänderungen. Im einfachsten Fall folgt aus
dem geringeren E-Moduls des Knochens (Ekn) gegenüber dem des
Implantates (Eimp) aus

σ = εE = εknEkn = εimpEimp (5.1)

mit Ekn > Eimp demnach εkn > εimp. Die Differenz der unter-
schiedlich ausgeprägten Verformung der verschieden steifen Materi-
alien führt zu Relativbewegungen im Interface:

∆s = |εkn − εimp|. (5.2)

Durch Annäherung der Implantatsteifigkeit durch geeignete Werk-
stoffwahl an die des umgebenden Knochengewebes (Eimp → Ekn)
müssten folglich wegen εimp → εkn die Relativbewegungen ∆s ver-
schwinden. Dies stimmt wie auf Seite 111 und insbesondere in Abbil-
dung 5.6 dargestellt nicht mit der experimentell ermittelten Wirklich-
keit überein. Ebenso vermag der Verweis auf den größeren Anteil des
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Kraftflusses im steiferen Implantatmaterial als alleinige Erklärungs-
grundlage den Beobachtungen nicht standhalten. Analog würde aus
der Erhöhung der Nachgiebigkeit des Implantatwerkstoffes reduzierte
Mikrobewegungen folgen und nicht die tatsächlich zu verzeichnende
Verstärkung (insbesondere der proximalen Relativbewegungen).

Offensichtlich liegt die Ungenauigkeit des Erklärungsmodells in der
fehlenden Berücksichtigung der Geometrie des Implantatdesigns und
der Knochenphysiologie begründet. So wird geschlussfolgert, dass der
Anteil des Kraftflusses im Implantat und im Knochen wegen der Stei-
figkeitsunterschiede verschieden sei. Unberücksichtigt bleibt dabei,
dass die Belastung durch die unterschiedliche Lokalisation der wir-
kenden, äußeren Kräfte bereits grundsätzlich verschieden ist.

So erfolgt im endoprothetisch versorgten Gelenk die Einleitung der
Gelenkkräfte und damit der Last ausschließlich ins Implantat. Eine
anteilige Belastung des Knochens ist demnach erst bei erfolgreicher
Übertragung (Auskopplung) des Kraftflusses über das IKI möglich.
Analog erfolgt die Einleitung von Muskelkräften nahezu ausschließ-
lich in die knöchernen Strukturen. Die anteilige Belastung des Im-
plantates durch Muskelkräfte ist wiederum erst nach erfolgter Über-
tragung möglich (Abb. 5.7 c).

Bedingt durch den geometrischen Abstand der Angriffspunkte der
verschiedenen, äußeren Kräfte sowie ihre zum Teil erheblichen Un-
terschiede in Betrag und vor allem Richtungssinn führen somit zu
ursächlich bereits verschiedenen Verformungen der beteiligten Ma-
terialien. Gleichung 5.1 muss demnach insofern modifiziert werden,
dass nicht grundsätzlich angenommen werden kann, dass die auftre-
tenden Belastungen von Knochen und Implantat identisch sind. Wie
aus Abbildung 5.7 c ersichtlich, folgt aus der Berücksichtigung des
vektoriellen Charakters der äußeren Kräfte, dass ebenso die Verfor-
mungen in Gleichung 5.2 in Abhängigkeit ihres Richtungssinns be-
trachtet werden müssen.

Insbesondere die funktionell und geometrisch getrennte Betrach-
tung der Wirkung von Gelenks- und Muskelkräften auf den IKV wird
somit der großen Bedeutung der angreifenden Muskelkräfte gerecht,
wie sie in Kapitel 3.2 dargelegt wurde. Diese Betrachtungsweise kor-
reliert gut mit der beobachteten Erhöhung proximaler Relativbewe-
gungen.
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(a) (b) (c)

Abb. 5.7: Kraftfluss und Mikrobewegungen im IKV. (a) Linke, endo-
prothetisch versorgte Hüfte. Zweymüller-Modell [Hegelmaier, pers. Mitteilung].
(b) Übliche Veranschaulichung des Kraftflusses im Implantat und umliegendem
Knochengewebe. Wegen der höheren Steifigkeit erfolgt der größte Teil des Kraft-
flusses im Implantat, wofür beobachtbare, distale Verdickungen der umgebenden
Kompakta sprechen. Relativbewegungen entstehen als Differenz der unterschied-
lich starken Verformung der verschieden steifen Materialien. (c) Erweiterung des
Erklärungsmodells auf die Wirkung der Muskulatur, inbesondere der am Tro-
chantor major angreifenden Abduktoren. Relativbewegungen werden dadurch
vor allem im proximalen Bereich durch den unterschiedlichen Richtungssinn der
angreifenden Kräfte verstärkt.
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Hinzu kommt, dass im vereinfachten Erklärungsmodell von einer
theoretisch möglichen Kraftübertragung vom Implantat auf den Kno-
chen ausgegangen wird. Lediglich die unterschiedliche Steifigkeit sor-
ge dafür, dass der Kraftfluss bis in die distalen Bereiche durch die
Prothese erfolgt.

Berücksichtigt man das Implantatdesign bei den Überlegungen zum
Kraftfluss im Implantat und Knochen, so fällt im Gegensatz dazu auf,
dass insbesondere bei den klassischen Langschaftprothesen die Geo-
metrie kaum Möglichkeiten bietet, Verformungen der technischen auf
die biologische Komponente und umgekehrt zu übertragen. Einzig
die Verspannung durch die kraftschlüssige press-fit-Verbindung und
der Versatz im Halsbereich der Prothese ermöglicht es dem nach-
giebigeren Knochenmaterial, Bewegungen des Implantates zu folgen
(Abb. 5.7 b). Ebenso wenig können die durch die Wirkung der Mus-
kelkräfte verursachten Deformationen der Knochenmatrix wegen der
fehlenden Verblockung von Implantat- und Knochenoberfläche über-
tragen werden (siehe Kap. 5.1.3, S. 100). Dieser Umstand führt zu
den experimentell bestätigten, hohen Relativbewegungen zwischen
Implantat und Knochen.

Darüber hinaus verstärkt die fehlende Übertragungen von Implan-
tatdeformationen auf das umliegende Knochengewebe die ohnehin
geringeren Verformungen einer lasttragenden, metallischen Endopro-
these gegenüber des ursprünglich lasttragenden Knochenmaterials.
Die dadurch reduzierte Beanspruchung des Knochen führt aus funk-
tioneller Sicht zum beschrieben strain shielding im periprothetischen
Knochen. In dessen Folge werden durch die fehlenden spannungsindu-
zierten Flüssigkeitsströme keine Belastungen mehr durch das mecha-
nosensorische System registriert, weshalb das Knochengewebe atro-
phiert.

Einfluss der Schaftlänge

Unter den geometrischen Parametern von Hüftendoprothesen stellte
sich für die Verringerung der Belastungsabschirmung des Knochenge-
webes die Schaftlänge als besonders dominant heraus. So identifizier-
te Pussel [2000] mittels FEM-Simulationen, neben anderen geome-
trischen Modifikationen, die Schaftlänge als den größten Einflussfak-
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tor. Dabei ermittelte er bei kurzem Schaft eine den physiologischen6

Bedingungen am besten angenäherte Belastung der Kortikalis.
Ebenfalls die Schaftlänge als Haupteinflussfaktor ermittelte Momm-

sen [2002] bei ihren Untersuchungen. Durch Veränderung der Prothe-
senlänge konnte sie Unterschiede in der Knochenentlastung von bis
zu 54% nachweisen; Modifikationen des E-Moduls erbrachten ma-
ximal 19%. Auch FEM-Simulationen von Bouguecha bestätigen
den dominanten Einfluss der Prothesengeometrie auf den Kraftfluss
– im Gegensatz zum E-Modul des Werkstoffes [pers. Mitteilung].
Neben den positiven Effekten auf die Lastabschirmung im proxi-
malen Femur wies Kowalczyk [2001] durch durchgeführte FEM-
Optimierung der Prothesengeometrie nach, dass eine Verkürzung der
Schaftlänge ebenfalls zur Reduzierung der Scherspannungen im In-
terface und damit zur Reduzierung der Mikrobewegungen führt.

Verankerungskonzepte und Kraftwirkungen

Durch diese Proximalisierung der Krafteinleitung ergibt sich die durch
obige Untersuchungen belegte gleichmäßigere und physiologischere
Krafteinleitung. Verstärkt wird dies durch die daraus resultieren-
de Reduzierung der distalen Verankerung, was unmittelbar zu einer
erhöhten Lastaufnahme im proximalen Knochen führt. Neben die-
sem positiven Effekt des erhöhten Knochenreizes durch den Ort der
Verankerung trägt der Verzicht auf den langen Schaft und damit
die Abkehr von der klassischen Keil-Rohr-Verklemmung [vgl. Copf
2004b, S. 12] durch die Art der Verankerung zu einer physiologische-
ren Krafteinleitung bei.

Diese Verkeilung des Implantates im medullären Raum der Diaphy-
se (press-fit) wurde zur Gewährleistung der notwendigen Primärsta-
bilität mit Einführung der zementfreien Prothesenmodelle entwickelt.
Als mögliche Art der Verankerung berücksichtigt sie dabei nicht den
normalen Kraftverlauf im Knochen [Copf und Holz 1994; Copf
2004b; Dorr 1994; Kallabis et al. 2003], sondern wurde aus tech-
nischen Überlegungen heraus entwickelt.

6wird im Folgenden von physiologischer Krafteinleitung gesprochen, meint dies
den natürlichen Verhältnissen im Knochen ohne Implantat bestmöglichst an-
genäherte Zustände nach Implantation
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Aus der biologischen Betrachtung des Knochens und dessen in Ka-
pitel 3.1 beschriebenen Strukturmerkmale hingegen wird deutlich,
dass die vorrangige Kraftleitung im Femurschaft in dessen Längs-
richtung erfolgt (axial). Sowohl der bogig in den Schaft übergehende
Verlauf der Trabekel (Kap. 3.2, S. 43) als auch die Orientierung der
Osteone (siehe Kap. 2.1.4, S. 28) spiegeln die Tatsache wider, dass
proximal aufgenommenen Kräfte axial nach distal geleitet werden.

Diesem natürlichen Kraftverlauf stehen nach Einbringen der Im-
plantate durch deren Verkeilen radial gerichteten Druckspannungen
in der Kompakta – und bedingt durch das stielige Design Schubspan-
nungen im IKI gegenüber. Nach Copf [2004b, S. 12] liegt demnach
die Ursache der großen Probleme bei dauerhafter Implantatveran-
kerung in der fehlenden Berücksichtigung der Knochenphysiologie
begründet. Neben dem bereits ausführlich dargestellten Phänomen
des stress shieldings werden Resorptionserscheinungen und Mikro-
brüche als Konsequenz der unphysiologischen Überbelastung in ra-
dialer Richtung beschrieben [Dorr 1994; Küsswetter und Aldin-
ger 1991a]. Angesichts dessen fasst Copf seine abschließende Bewer-
tung der üblichen primären Verankerung damit zusammen, ”dass sich
Knochen als lebendiger Organismus gegenüber den mechanisch gut
ausgearbeiteten Keilprothesen nicht behaupten kann“ [2001, S. 117].

Als Alternative zur kraftschlüssigen Verankerung wird vorrangig in
der dentalen Implantologie die Osseointegration beschrieben [Brun-
ski 1999; Davies 2005; Romanos et al. 2003]. Durch den Stoffschluss
nach Erreichen der knöchernen Einheilung tritt eine andere Belas-
tungsituation zwischen Knochen und Implantat auf. Küsswetter
und Aldinger [1991a] unterscheiden darum zwischen Spannungen
im Knochen (bone-stresses) und Spannungen im Interface (interface-
stresses), deren Anteile abhängig von der Verankerungsart sind.

Als vereinfachende Darstellung zeigt Abbildung 5.8 die auftreten-
den Kräfte im IKI bei keilförmigen Prothesendesign infolge der auf
das Implantat wirkenden Last [vgl. Küsswetter und Aldinger
1991a, S. 29]. Diese führt zu einer mechanischen Beanspruchung des
IKIs, welche die Kraft ~FL repräsentiert. Da die Betrachtungen auf
einen lokalen Ausschnitt der gesamten Kontaktfläche zwischen Im-
plantat und Knochen fokussiert sind, werden die durch die Implantat-
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(a) (b) (c)

Abb. 5.8: Kräfteverhältnisse bei konischer Schaftgeometrie. (a) Wirk-
same Kräfte an den Kontaktflächen zwischen Implantat und Knochen. Die einge-
leitete Last führt je nach Verankerungsart zu senkrecht zur Oberfläche wirkenden
Normalkräften ~FN und im Interface liegenden Interfacekräften ~FI . Deren axiale
Komponenten wirken als Gegenkräfte zur eingeleiteten Last ~FL. Radial gerichtete
Komponenten verursachen hingegen unphysiologische Kraftwirkungen im umlie-
genden Knochen. (b) Kräfteverhältnisse bei rein kraftschlüssiger Fixierung der
Prothese und bei vollständig lasttragender Osseointegration (c).

geometrie auftretenden Zwangskräfte ~FZ durch das axiale Loslager
widergegeben.

Bedingt durch die klassische Geometrie herkömmlicher Prothesen
entstehen Normalkräfte senkrecht zur Implantatoberfläche ~FN . Des
Weiteren wirken infolge der Oberflächentopologie bzw. knöcherner
Verwachsungen des Knochens mit der Implantatoberfläche Kräfte im
Interface ~FI , die sich genauso wie ~FN in Abhängigkeit vom Verjün-
gungswinkel α in radiale und axiale Komponenten zerlegen lassen.

Die beiden prinzipiell verschiedenen Verankerungsarten können da-
bei als theoretische Extremwertbetrachtungen angesehen werden. So
tritt eine press-fit-Verankerung nicht ohne aus den Klemmkräften
resultierende Reibkräfte im Interface auf. Ebenso ist der Grad der
festhaftenden (bonded) Fixierung von topologischen und biochemi-
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schen Parametern der Oberfläche abhängig. Raue, strukturierte bzw.
bioaktiv beschichtete Oberflächen stellen somit eine Mischform zwi-
schen reinem Kraft- und reinem Stoffschluss dar.

∑
F in ~ea : FL − FNa − FIa = 0 (5.3a)∑
F in ~er : FZ + FIr − FNr = 0 (5.3b)

Aus den geltenden Kräftegleichgewichten in axialer ~ea und radia-
ler ~er Richtung nach den Gleichungen 5.3 ergibt sich die anteilige
Kompensation der Last durch die axialen Anteile der Normalkräfte
und Interfacekräfte. Nach Einführung eines Koeffizienten λ ∈ [0, 1],
der die Anteile der Verankerungsarten an der Implantatfixierung be-
schreibt, ergibt sich für das Kräfteverhältnis nach Gleichung 5.3 a:

FL = (1− λ)FL︸ ︷︷ ︸
FNa

+λFL︸︷︷︸
FIa

(5.4)

Die Verankerung durch ausschließlich formschlüssige Verklemmung
des Implantates wird demnach durch λ = 0 beschrieben, die voll-
ständig lasttragende Ossifikation durch λ = 1. Für die tatsächliche
Größenordnung von λ liegen in der Literatur keine Angaben vor.
Lediglich zum Grad der mit Knochengewebe verwachsenen Oberflä-
che finden sich bei Albrektsson und Johansson [2001, S. 99] An-
gaben (70–80 %). Da der hier eingeführte Koeffizient aber ebenso
die Haftfestigkeit der Anbindung umfasst, sind derartige Angaben
nur bedingt übertragbar. Das verdeutlicht die Notwendigkeit weite-
rer Untersuchungen, z. B. mittels instrumentierten Fixateur extern,
zur Bestimmung der Eigenschaften des IKVs.

Für die weiteren Ausführungen wird daher eine theoretische Grenz-
wertbetrachtung durchgeführt. Aus λ → 0 folgt aus Gleichung 5.4,
dass FIa → 0 und folglich sowohl FI als auch deren radiale Kompo-
nente FIr verschwinden (Abb. 5.8 c).

Für die axial und radial wirkenden Komponenten der Normalkraft
ergeben sich aus den geometrischen Beziehungen unter Verwendung
des Verjüngungswinkel α des Prothesenkonus’:
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FNa = FNsinα y FN =
FNa
sinα

(5.5)

und aus

FNr = FZ = FNcosα y FNr = FNa
cosα

sinα
. (5.6)

Durch die Betrachtungen aus Gleichung 5.4 ergibt sich somit für die
radiale Komponente der Normalkraft eine deutliche Überhöhung auf
Grund der ungünstigen geometrischen Bedingungen (vgl. Abb. 5.9 a,
dunkelblaue Kurve):

FNr = FL
cosα

sinα
. (5.7)

Der Zustand λ nahe null repräsentiert hinreichend gut die Verhält-
nisse im IKI in den ersten Tagen und Wochen nach Implantation,
d. h. die Frühphase der Heilung, die für eine erfolgreiche Osseointer-
gration entscheidend ist. Welche Konsequenzen sich daraus für das
Implantatdesign ergeben, wird in Kapitel 6.1.4 dargestellt.

Analog lässt sich der Fall betrachten, dass bei ideal fester, stoff-
schlüssiger Verbindung zwischen Implantat und Knochen, die aus
der Last resultierenden Kräfte FL nur Gegenkräfte im Interface her-
vorrufen (Reibkräfte sind dabei ausgeschlossen, da diese Folge von
Normalkräften sind). Mit der Annahme λ → 1 folgt aus Gleichung
5.4, dass die axiale Komponente der Interfacekraft FI vollständig die
Last kompensiert (FIa = FL). Ebenso ergibt sich daraus, dass we-
gen FNa = 0 Normalkräfte einschließlich der radialen Kraftwirkung
verschwinden. Aus den geometrischen Beziehungen ergibt sich:

FIa = FIcosα y FI =
FIa
sinα

(5.8)

und aus

FIr = −FZ = FIsinα y FIr = FIa
sinα

cosα
. (5.9)

Nach Einsetzen von FIa = FL erhält man für die radialen Kraftwir-
kungen der Interfacekräfte auf den umliegenden Knochen:
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– Aspekte des Langzeitverhaltens

FIr = FL
sinα

cosα
. (5.10)

In Abbildung 5.9 ist die Bedeutung der hergeleiteten Gleichungen
veranschaulicht. Aus 5.9 a geht hervor, dass bei press-fit-Verankerung
die radialen Komponenten der auftretenden Kräfte eine deutliche
Überhöhung erfahren (blaue Kurvenschar für α → 0). Wegen des
bei den Schaftprothesen kleinen Verjüngungswinkels α kann somit
bereits bei geringen Lasten nicht mehr von physiologischer Kraftlei-
tung im periprothetischen Knochen gesprochen werden.

Ebenso wird aus den Diagrammen die primäre Abhängigkeit von
der Implantatgeometrie deutlich. So ist bei den üblichen geometri-
schen Verhältnissen (beispielhaft sind 2◦, 5◦ und 8◦ in Abb. 5.9 b
dargestellt) ein hohes Maß an Haftfestigkeit zwischen Knochen und
Implantat notwendig (λ → 1), um eine physiologische Krafteinlei-
tung zu erzielen (hellblaue Kurvenschar für α → 0 in Abb. 5.9 b).
Wie bereits Küsswetter und Aldinger [1991a, S. 29] betonten,
ist demnach das Maß der Spannungen im Knochen, und daher eben-
so das Maß des stress shieldings, sehr von der Art der Verankerung
abhängig. Das unterstreicht einmal mehr die Bedeutung einer erfolg-
reichen Osseointegration für die Langzeitstabilität von lasttragenden
Implantaten.
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Kapitel 5 Verhalten von Implantaten in Knochengewebe

Abb. 5.9: Kräfte im IKI. Veranschaulichung der Abhängigkeit der Kräfte im
Interface und im Knochen von geometrischen Verhältnissen und der Veranke-
rungsart. (a) Deutliche Überhöhung der radialen Kraftwirkung FNr bei press-fit
(λ = 0) bei geringem Verjüngungswinkel α des Schaftdesigns. Diagramm (b)
veranschaulicht die vorrangige Abhängigkeit von den geometrischen Verhältnis-
sen. Dies wird verstärkt dadurch, dass entgegen der vereinfachten Betrachtung λ
von α abhängig ist. Im Interface wirkende Reibkräfte stellen diesen funktionellen
Zusammenhang her, der umso ausgeprägter ist, je größer α ist.
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Kapitel 6

Optimierungspotentiale und deren
Umsetzung im Implantatdesign

Im vergangenen Kapitel konnte der Zusammenhang zwischen den
physiologischen Grundlagen des Knochengewebes und ihrer Bedeu-
tung für die Interaktion mit technischen Fremdkörpern aufgezeigt
werden. Insbesondere die Relevanz der Regenerationsfähigkeit für die
zügige, knöcherne Integration wurde wegen der bestehenden Analogie
zur Frakturheilung herausgearbeitet. Ebenso wurde die Bedeutung
der Anpassungsfähigkeit des Knochens an veränderte mechanische
Umgebungsbedingungen für die erfolgreiche, dauerhafte Verankerung
von lasttragenden Implantaten hervorgehoben.

Folgende Kapitel sollen nun dazu dienen, die sich daraus erge-
benden Konsequenzen für die Implantatentwicklung aufzuzeigen und
einzelne Designmerkmale auszuarbeiten. Kapitel 6.1 dient dabei der
Extraktion spezieller, mechanischer Aspekte einschließlich ihrer phy-
siologischen Hintergründe, funktionellen Zusammenhänge und Aus-
wirkungen. In Kapitel 6.2 werden diese gebündelt, ihre Korrelatio-
nen aufgezeigt und in schematisch veranschaulichte Designmerkmale
überführt. Die angefertigen Prinzipskizzen stellen beispielhafte Lö-
sungsansätze dar, die als Grundlage und Inspiration des weiteren
konstruktiven Entwicklungsprozesses dienen sollen.

Die aufgezeigten Prinzipien haben in ihrer verallgemeinerten Form
Gültigkeit für alle lasttragenden Implantate. Ihre konkrete Umset-
zung hat sich an der Biomechanik des als Implantatbett dienenden
Knochengewebes zu orientieren. Wegen der komplexen biomechani-
schen Verhältnisse, die der proximale Femur wegen seiner hohen me-
chanischen Belastung aufweist, wurden die ausgearbeiteten Optimie-
rungspotentiale auf diese Situation angewendet.

125



Kapitel 6 Optimierungspotentiale für das Implantatdesign

6.1 Analyse und Forderungen an die
Implantatentwicklung

Nach erfolgter Implantation lassen sich die ergebenden, funktionel-
len Zusammenhänge zeitlich in drei wesentliche Abschnitte unterglie-
dern. Von grundlegender Bedeutung ist die vorhandene Primärstabi-
lität des Implantates, welche vom Beginn der ersten postoperativen
Belastung gewährleistet sein muss. Da heutzutage eine unmittelba-
re, schmerzadaptive Belastung der betroffenen Gliedmaße klinischer
Standard ist (und zudem Muskelkräfte wie nachgewiesen einen signi-
fikanten Einfluss haben), muss das Implantatdesign praktisch einen
festen Sitz direkt in Anschluss an die Operation gewährleisten. Lang-
wierige Heilungsvorgänge scheiden daher für die postoperative Fixie-
rung aus.

Zeitlich gesehen schließt sich daran eine Spanne von Tagen bis we-
nigen Wochen an, die primär entscheidend ist für die erfolgreiche Os-
seointegration des Implantates. Wie bereits in Kapitel 5.1.4 (S. 103)
hervorgehoben wurde, spielen dabei Prozesse der Gewebedifferenzie-
rung und der Frakturheilung eine entscheidende Rolle.

6.1.1 Konsequenzen aus der Gewebedifferenzierung

Aus den derzeit gültigen, in Kapitel 2.1.1 (S. 6) vorgestellten Hy-
pothesen zur Gewebedifferenzierung können somit Forderungen an
die Implantatentwicklung abgeleitet werden. Sowohl aus dem Sche-
ma von Claes et al. (Abb. 2.4, S. 16) als auch aus dem von Carter
et al. (Abb. 2.3, S. 15) wird ersichtlich, dass auf die Zellgeometrie ver-
zerrend wirkende Dehnungen nachteilig für die Bildung knöcherner
Gewebe sind. Im IKI muss deshalb, u. a. durch entsprechende Wahl
der Makrogeometrie, dafür Sorge getragen werden, dass Scherspan-
nungen und resultierende Scherbewegungen minimiert werden.

Aus dem lokalen Spannungstensor S nach Gleichung 2.1 ergibt
sich somit die Forderung nach τij → 0 und die Wirkung auftretender
Kräfte in Form von Normalspannungen σi. Durch das wässrige Milieu
im IKI und die isotrope Kraftwirkung des Druckes in komprimierten
Flüssigkeiten gilt: σx ≈ σy ≈ σz ≈ σhyd.
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6.1 Analyse und Forderungen an die Implantatentwicklung

Aus der Proportionalität der deviatorischen Vergleichsspannung
τdev zu J2 des Spannungsdeviators nach Gleichung 2.11 resultiert aus
τdev → 0 und der paarweisen Subtraktion annähernd gleich großer
Normalspannungen, dass sich die deviatorische Schubspannung mi-
nimiert und dadurch ebenso die isochoren Verzerrungen (distortio-
nal strains). Das führt dazu, dass entsprechend Abbildung 6.1 die
mechanischen Bedingungen der Gewebedifferenzierung in die Zone
knöcherner Gewebeausbildung verlagert werden (dunkelgrüner Pfeil).
Die farbliche Hinterlegung in Gleichung 6.1 und in Abbildung 6.1 ver-
anschaulichen den Zusammenhang.

S =

 σx τxy τxz
τyx σy τyz
τzy τzy σz

 (6.1)

Abb. 6.1: Optimierte mechanische Bedingungen im IKI. [nach Car-
ter und Beaupré 2001, S. 166] Mittels geeigneter, konstruktiver Gestaltung
der krafteinleitenden Flächen können optimale mechanische Bedingungen für die
Ausdifferenzierung knöcherner Gewebe geschaffen werden, was die Osseointegra-
tion fördert und verbessert. Die konstruktive Vermeidung von deviatorischen
Schubspannungen verlagert die mechanischen Bedingungen in den Bereich der
Knochenbildung und die Ausbildung bindegewebiger Umkapselung wird vermie-
den (dunkelgrüner Pfeil). Durch ausreichend große Auslegung der Krafteinlei-
tungsflächen können Spannungsverhältnisse im IKI rechts der pressure line er-
reicht werden (hellgrüner Pfeil).
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In der praktischen Umsetzung bedeutet dies eine derartige Gestal-
tung der Kontaktflächen zwischen Implantat und Knochen, dass vor-
rangig Druckkräfte und nur mimimale Scherkräfte übertragen wer-
den. Konstruktiv leitet sich daraus die Forderung ab, dass der Winkel
δ zwischen Normalenvektor ~nk der einzelnen Kontaktfläche (Kraftein-
leitungsfläche) und der Richtung der Kraftwirkung ~F möglichst klein
zu gestalten ist.

Diese Forderung steht in Übereinstimmung mit den experimentell
ermittelten Bedindungen an die Einheilung lasttragender Implantate.
Diese ergaben ebenfalls die Forderung nach einer kraftflussorientier-
ten (longitudinale) Ausrichtung der Implantatoberfläche und die da-
mit verbundene Reduzierung der Scherbeanspruchung im Interface
[Clark et al. 2005; Lee 1990; Morscher 1998; Qin et al. 1996;
Stanford 1999].

Ergänzend dazu leitet sich aus Abbildung 6.1 sowie den Ausfüh-
rungen Kapitel 2.1.1 ab, dass zu hohe, lokale Druckbelastungen eben-
so die Ausbildung knöcherner Gewebe einschließlich deren Erhalt
verhindern können (hellgrüner Pfeil). Dafür sprechen z. B. atrophi-
sche Umbauprozesse unterhalb des Kragens einiger herkömmlicher
Prothesenmodelle [Hegelmaier, pers. Mitteilung]. Der funktionelle
Hintergrund ist dabei in der lokalen Überbelastung des Knochenge-
webes auf Grund der geringen Fläche der Krafteinleitung zu sehen.
Die Forderung an das Implantatdesign erweitern sich dadurch zu:

⇒ longitudinal ausgerichtete Krafteinleitungsflächen
⇒ Reduzierung von Scherbewegungen im IKI
⇒ große, krafteinleitende Oberfläche

6.1.2 Konsequenzen aus der Frakturspaltheilung

Zu einem analogen Ergebnis kommt man, wenn man die in Kapitel 2.2
zusammengestellten Erkenntnisse zu den mechanischen Bedingungen
bei der Frakturheilung auswertet. Aus ihnen wird ebenfalls ersicht-
lich, dass Scherbewegungen zwischen Fragmenten die Knochenhei-
lung nachteilig beeinflussen (siehe S. 37). Wegen der analog gelten-
den Gesetzmäßigkeiten im Frakturspalt und im IKI ergeben sich dar-
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6.1 Analyse und Forderungen an die Implantatentwicklung

aus identische Forderungen an die lasttragenden Kontaktflächen des
IKVs.

Die Notwendigkeit der Verminderung von Scherkräften und demzu-
folge die vorrangige Übertragung von Druckkräften durch den Spalt
der Knochenheilung (Abb. 6.2 a) resultiert in einem zu minimieren-
den Kontaktflächenwinkel δ. Ist die wesentliche Frakturfläche nicht in
Richtung der dominierenden Kraftwirkung ausgerichtet, kann diese
– durch aufgebrachte Vorspannungen oder Zwangskräfte erzeugen-
de Fixierungen – umgeleitet werden [siehe Morscher 1998]. Dieses
Konzept kommt bei der Versorgung derartiger Fraktur zur Anwen-
dung, wo der Frakturspaltverlauf zu hohen Scherbelastungen führen
würde (Abb. 6.2 b). Durch Anwendung der verschiedenen Osteosyn-
theseverfahren wird der Kraftfluss so umgeleitet, dass im Fraktur-
spalt die Heilung fördernden Druckkräfte wirken und daraus geringe
und tolerable Bewegungen resultieren (Abb. 6.2 c). In Analogie da-
zu schreiben Carter und Giori [1991, S. 371] der radial wirkenden
Kompression bei press-fit-Verankerung die Schaffung der notwendi-
gen, mechanischen Voraussetzungen für die knöcherne Einheilung zu.

Darüber hinaus machen die vergleichenden Betrachtungen deut-
lich, welches Optimierungspotential die Auseinandersetzung mit Stö-
rungen des idealen Heilungsverlaufs bei Frakturen birgt (vgl. Erläu-
terungen zu Abb. 6.2). So wird die Entstehung sogenannter Pseudar-
throsen unter anderem auf unzureichend günstige, mechanische Be-
dingungen zwischen den Fragmenten zurückgeführt. Bedingt durch
eine zu große, mechanische Unruhe, d. h. zu große auftretende Scher-
kräfte im Frakturspalt, kommt es zu keiner knöchernen Überbrückung
und Durchbauung des Spaltes. Stattdessen bilden sich die herrschen-
den Bedingungen tolerierende Gewebe wie Knorpel oder bindegewe-
bige Strukturen. Durch die Analogie zur fehlerhaften Einheilung von
Implantaten in Form bindegewebiger Einkapselung können aus der
Auseinandersetzung mit Pseudarthrosen ebenfalls die Forderungen
nach einem Scherspannungen und Mikrobewegungen reduzierenden
IKI abgeleitet werden (siehe Abb. 6.3).

Neben dem Verständnis der Ansprüche an die mechanischen Bedin-
gungen in Form der auftretenden Kräfte und Interfacebewegungen für
die anfängliche Phase der Einheilung lassen sich aus den Erkenntnis-
sen der Frakturheilung ebenso Schlüsse für die Defektsituation nach
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(a) (b) (c)

Abb. 6.2: Kraftwirkungen im Frakturspalt. Erkenntnisse der Frakturhei-
lung, insbesondere aus den funktionellen Untersuchungen von Pseudarthrosen,
können der Implantatoptimierung dienen. Im Frakturspalt wirkende Kompressi-
on (a) führt zur Kallusbildung und zu dessen anschließender, knöcherner Aus-
heilung. Treten im Frakturspalt unphysiologisch hohe Scherspannungen auf (b),
reicht die stabilisierende Wirkung der gebildeten Zwischengewebe nicht für die
knöcherne Durchbauung aus. Analog lässt sich erklären, warum um Implanta-
te bei starken Relativbewegungen gebildete Bindegewebskapseln nicht wie der
Frakturkallus verknöchern und so das Implantat fixieren. (c) Stabilisierende Os-
teosyntheseverfahren reduzieren zwar auch das Maß der auftretenden Scherbe-
wegungen, verändern aber in erster Linie die dominierende Kraftwirkung hin zur
Kompression.

Implantation ziehen. Aus den Erfahrungen mit verschiedenen Frak-
turspaltgrößen ergibt sich die Notwendigkeit, durch das Implantat-
design für eine möglichst geringe Differenz zwischen Mantel des Im-
plantates und operativ geschaffenem knöchernen Implantatbett zu
sorgen (Reparationsvolumen) [siehe auch Engelhardt 1983, S. 21].
Daraus folgt die Forderung nach Formschluss der beiden Verbund-
partner, wie es z. B. bei Prothesen mit Press-Sitz oder mit Gewin-
degängen versehenen (z. B. dentalen) Implantaten der Fall ist (siehe
Abb. 6.4 a, b).
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(a) (b) (c) (d)

Abb. 6.3: Kraftflussorientierte Krafteinleitungsflächen. (a) Häufigste
Ausrichtung der Krafteinleitungsflächen bei herkömmlichen Prothesenmodellen.
Dem entgegen führt die Auseinandersetzung mit den Heilungsmechanismen knö-
cherner Gewebe und deren optimale Effektivität zu longitudinalen, lasttragenden
Kontaktflächen (b – d). Durch Faltung der oberflächlichen Geometrie (gebroche-
ne Oberfläche) kann dieser Forderung entsprochen und eine ebenfalls notwendige,
vergrößerte funktionelle Oberfläche geschaffen werden.

Wo dies durch komplexere Geometrien, insbesondere bei Hinter-
schneidungen nicht gewährleistet werden kann, ist das entstehende
Reparationsvolumen durch Auffüllen mit Spongiosa zu minimieren
(siehe Abb. 6.4 c, d). Dieser Sachverhalt ist vor allem bei individu-
ell gefertigten Implantatgeometrien zu beachten, die bei einheitlicher
Raspelgeometrie zu einem großen Reparationsvolumen führen.

⇒ longitudinal ausgerichtete Krafteinleitungsflächen
⇒ Reduzierung von Scherbewegungen im IKI
⇒ kleines Reparationsvolumen durch optimalen Formschluss

6.1.3 Betrachtungen zum Verankerungsort

Nach erfolgreichem, knöchernen Einwachsen des Implantates in das
operativ geschaffene Knochenbett durch die gezielte Steuerung und
Stimulation der Osteoneogenese, umfasst die Langzeitstabilität die
Aufrechterhaltung dieses Zustand. Dazu steht die Vermeidung bzw.
Minimierung (Inhibition) von Störgrößen im Mittelpunkt. Wie in
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Kapitel 5.2 (S. 106) ausgearbeitet, umfassen die zu vermeidenden
aseptischen Lockerungen sowohl auftretenden Knochenschwund (den
periprothetischen Knochen betreffende Erscheinungsform) als auch
das langfristige Versagen der stoffschlüssigen (knöchernen) Fixierung
durch lastinduzierte Mikrobewegungen (die Kontaktzone betreffend).

(a) (b)

(c) (d)

Abb. 6.4: Postoperatives Reparationsvolumen. (a, b) Minimierter Kno-
chendefekt durch geometrische Übereinstimmung von hohlraumschaffendem In-
strumentarium und Prothesenform bei der SPIRONr-Prothese mit Gewinde
[ARGEUPO Medizintechnik GmbH & Co. KG, Hannover, pers. Mitteilung].
(c, d) Große (relativ zum Implantatvolumen gesehen), operativ geschaffene De-
fektsituation im Knochen bei der trabekulär-orientierten Hüftendoprothese nach
Copf/Holz und anschließende Minimierung des Reparationsvolumen durch ent-
nommene Spongiosa [Bionic 2004, S. 55].

Aus den vereinfachten Überlegungen zum Kraftfluss im IKV und
dessen Leitung durch das steifere Implantatmaterial bis zu dessen
distalen Ende (vgl. Abb. 5.7) ergibt sich die bekannte Forderung
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nach Proximalisierung der Krafteinleitung. In Anbetracht der in Ka-
pitel 5.2.3 (S. 113) aufgezeigten, primären Abhängigkeit einer proxi-
maleren und physiologischeren Belastung des Knochengewebes von
der Prothesengeometrie und insbesondere der Schaftlänge folgt dar-
aus die Verkürzung der Schaft- bzw. Prothesenlänge zur Minimierung
der distale Krafteinleitung. Bekräftigt wird diese Designänderung der
Hüftendoprothesen durch die nachweislich verringerten Relativbewe-
gungen zwischen Implantat und Knochen Kowalczyk [2001].

Dass es sich dabei um keine neue Erkenntnis handelt, zeigen die
beispielhaft aufgeführten, aktuellen Implantatentwicklungen bzw.
-modelle in Abbildung 6.5 (b, c sowie e – i) auf Seite 135. Sie un-
terstreichen den aktuellen Trend der Hüftendoprothetik in Richtung
Kurzschaft- bzw. Schenkelhalsprothesen (aktueller Überblick bei Gu-
low und Scholz [2007] bzw. Stukenborg-Colsman [2007]).

Metaphysäre und spongiöse Verankerung

Infolgedessen kommt es zur Verlagerung des Ortes der Verankerung
in die Metaphyse und somit in einen Bereich des Knochens, der einen
deutlich höheren Anteil an Spongiosa aufweist, als die für die press-
fit-Verankerung übliche Diaphyse. Diese Folge der proximaleren Im-
plantation harmoniert mit den aus der Biomechanik der knöchernen
Strukturen ableitbaren Erkenntnissen. Die in den Kapiteln 3.2 (S. 43)
und 3.3 (S. 50) aufgezeigte Bedeutung der Spongiosa für die Lastver-
teilung, -vergleichmäßigung und Stoßdämpfung mündet ebenfalls in
der Empfehlung, diese für die Implantatverankerung zu nutzen. Dies
wird bekräftigt durch die Ergebnisse von Stanford [1999, S. 90],
der weniger Probleme beim Einwachsen von Implantaten beschreibt,
wenn diese in trabekulärem Knochen verankert wurden.

Im Gegensatz dazu beseitigt das Design herkömmlicher Langschaft-
prothesen den größten Teil des spongiösen Knochens, zum einen
durch die distale Resektionslinie, zum anderen durch deren massives
und kompakta-orientiertes Design. Daraus folgt keine hinreichende
Berücksichtigung der lasttragenden aber vor allem lastverteilenden
Wirkung der Trabekelarchitektur. Die Vergleichmäßigung von Span-
nungen durch die knöchernen Strukturen und daraus folgend die Re-
duzierung von Spannungsspitzen und lokalen Überbelastungen wird
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(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

(g) (h) (i)
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Abb. 6.5: Übersicht Kurzschaft- und Schenkelhalsprothesen.
(a) intramedullär verschraubte Hüftprothese nach Bousquet und Bornand
[1983, S. 250] (b) MERIONr-Hüftschaft der MERIOPlANT Medical GmbH,
Dietmannsried [Merioplant 2004] (c) SPIRONr-Prothese, ARGEUPO Medi-
zintechnik GmbH & Co. KG, Hannover [pers. Mitteilung] (d) Implantat mit phy-
siologischer Krafteinleitung (physiologic force-transmission prosthesis) und intra-
medullärer Schraube nach Engelhardt [1983, S. 26] (e) trabekulär-orientierte,
bionische Hüftendoprothese nach Copf/Holz, Chendo GmbH, Saalstadt [Copf
2004b, S. 107] (f) Schenkelhals-Endoprothese CUTr, ESKA Implants GmbH &
Co., Lübeck [Eska 2000] (g) Kurzschaftprothese Methar, Aesculap AG & Co.
KG, Tuttlingen [Aesculap 2005] (h) MAYOr- Hüftschaft, Zimmer Chirurgie
GmbH, Kiel [Hube et al. 2004] (i) PROXIMATM Kurzschaftprothese, DePuy
Orthopädie GmbH, Kirke-Limbach [Pawlik 2005].

von einem derartigen Prothesendesign nicht umgesetzt. Stattdessen
bündeln und fokussieren die Schaftprothesen die eingeleiteten Kräfte
auf wenige begrenzte Flächen (Prothesenspitze, Kragen) und führen
dort zu Spannungsspitzen und Überbelastungen.

Hinzu kommt die in Kapitel 2.1.4 (S. 28) beschriebene, höhere
Umbauaktivität der Spongiosa. Mit ihr geht einher eine höhere und
schnellere Anpassungsfähigkeit an veränderte Lastsituationen. Da-
mit erweist sich die Spongiosa als toleranter gegenüber unphysio-
logischen Belastungen aufgrund ihrer schnelleren regenerativen und
reparativen Vorgänge [Kallabis et al. 2003, S. 25]. Somit ist es na-
heliegend, in diesem Zusammenhang das regenerative Potential des
Knochens und dessen immanente Anpassungsfähigkeit bestmöglichst
auszuschöpfen.

Aus der Distanzierung von einer distalen und kompaktaorientier-
ten Fixierung ergeben sich aber weitere nicht zu vernachlässigende
Notwendigkeiten. So kann die Verkürzung der Implantatlänge nur
mit Blick auf die auftretenden Biegekräfte und die Festigkeit des ver-
bleibenden Knochenmantels erfolgen. Die auf das Implantat einwir-
kenden Muskel- und Gelenkskräfte wirken demnach genauso wie die
Werkstoffparameter des Knochenmaterials reglementierend auf die
Verkürzung der Endoprothesengeometrie. Die vereinfachte Schluss-
folgerung ”kürzer ist gleich besser“ ist somit nicht uneingeschränkt
gültig (siehe dazu Wieners et al. [2007], Steinhauser et al. [2006],
Götze et al. [2006] sowie Ender et al. [2006]).
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Unter gleichen Gesichtspunkten ist der Aspekt der Primärstabi-
lität bei ausschließlich spongiöser Verankerung zu beachten. Hinzu
kommt, dass wegen der geringeren Festigkeit der Spongiosa gegen-
über der Kompakta in die trabekulären Strukturen keine so hohen
Klemmkräfte eingebracht werden können. Eine ausführliche Ausein-
andersetzung mit den Primärstabilität erzeugenden Klemmkräften
folgt in Kapitel 6.1.4. Aus diesem Zusammenhang ergibt sich eben-
so die Notwendigkeit der vergrößerten, krafteinleitenden Oberfläche,
um die geringeren, spongiösen Festigkeitswerte bei gleicher Last zu
kompensieren.

Mit Blick auf die unterschiedliche Geschwindigkeit der Umbau-
vorgänge in spongiösem und kortikalem Knochen (Kap. 2.1.4, S. 28)
bietet es sich an, die Lokalisation der Verankerung zeitlich zu differen-
zieren (siehe Abb. 6.11). Dieser Lösungsansatz berücksichtigt sowohl
die notwendige Primästabilität als auch die spongiöse Langzeitveran-
kerung. Postoperative Stabilität kann demnach weiterhin durch Ver-
klemmung in der Kompakta erreicht werden. Durch geeignete Aus-
legung des Implantatdesigns ist sicherzustellen, dass im Anschluss
an die langsamen, kortikalen Anpassungsvorgänge die Spongiosa als
langfristig lasttragende Struktur zur Verfügung steht. Bei entspre-
chender, konstruktiver Integration des Implantates in diese, ermög-
lichen die deutlich zügigeren Umbauvorgänge der Trabekel eine der-
artig ausgerichtete Implantatentwicklung.

Trabekulär-orientierte Krafteinleitung

Die weitere, konsequente Umsetzung eines an der natürlichen Kno-
chenphysiologie orientierten Implantatdesigns ist die Auswertung der
im gesunden Knochen vorgefundenen Architektur. Aus der Fähig-
keit zur funktionellen Anpassung kann abgeleitet werden, dass diese
die für den Knochen idealen, internen mechanischen Bedingungen
widerspiegelt. So ergibt sich unter anderem aus den bekannten Ge-
setzmäßigkeiten (Kap. 4.2, S. 4.2), dass Knochenmaterial nur dort
vorhanden ist, wo tatsächlich Kräfte auftreten bzw. die kontrollierte
Leitung des Kraftflusses notwendig ist.

So spricht das Fehlen einer ausgeprägten Trabekelarchitektur im
Schaftbereich dafür, dass dort eine gezielte Kraftleitung wie im Hals-
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Abb. 6.6: Zeitlich differenzierte Implantatverankerung. Lokale Überbe-
lastung des kortikalen Knochens führt infolge der funktionellen Anpassung zu
Knochenabbau. Durch das zurückweichende Implantatbett (∆s) verschiebt sich
der Arbeitspunkt auf der Kraft-Weg-Kennlinie des Federelements bzw. der press-
fit-Verankerung in einen physiologischen Bereich des Knochenerhalts. Zügigere,
spongiöse Umbauvorgänge führen in der Zeit der ausreichenden Implantatfixie-
rung durch die Verklemmung (bis zum Zeitpunkt t1) zu einer lasttragenden Os-
seointegration des Implantates, sodass über den gesamten Zeitverlauf ausreichen-
de Stabilität gewährleistet ist.

bereich des Femurs nicht mehr notwendig ist [Hegelmaier, pers. Mit-
teilung]; d. h. diese bereits vollständig axial erfolgt. Für das Im-
plantatdesign ergibt sich daraus im Umkehrschluss die Empfehlung,
dass eine Axialisierung der eingeleiteten Kräfte bis zu diesen distalen
Strukturen erfolgt sein sollte.

Ebenso lässt sich aus den vorhandenen, trabekulären Strukturen
der physiologische Kraftfluss ableiten. Wegen der Zielsetzung eines,
diese natürlichen Verhältnisse im Knochen bestmöglichst wiederher-
stellenden, künstlichen Kraftflusses nach Implantation, sollten diese
als Richtlinie für das Implantatdesign dienen. Nur so lassen sich die
natürlichen, regenerative und reparativen Vorgänge bestmöglichst für
die frühzeitige Einheilung und die Dauerfestigkeit nutzen.

In einer ersten Näherung ergeben sich aus den im proximalen Fe-
mur herrschenden Dichteverteilungen zwei primär lasttragende Zo-
nen der Knochenarchitektur – die bereits beschriebenen Gruppen
der Druck- und Zugtrabekel. Bei Beachtung und Zielsetzung einer
physiologischen Krafteinleitung resultieren daraus zwei Bereiche der
vorrangigen Implantatverankerung (siehe dazu Abb. 6.7).
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(a) (b) (c)

Abb. 6.7: Verankerungszonen im proximalen Femur. Beachtung des na-
türlichen Kraftflusses im Femur für die Konzeptionierung des Implantatdesigns.
Aus der natürlichen Kraftleitung in den stark kalzifizierten Zonen ergeben sich
die vorrangigen Verankerungszonen für das Implantat (a). Blau eingefärbt – Be-
reich der Drucktrabekel und des Kalkars als lasttragendes Implantatbett. Gelb
eingefärbt – der Bereich der Zugtrabekel (b). Orientierung der Krafteinleitungs-
flächen am natürliche Kraftfluss. Der dadurch definierte Einheitsvektor ~el zeigt
in Richtung der vorrangigen Kraftwirkung und variiert daher in Abhängigkeit
von der Lokalisation im Knochen (c). Für den Schaftbereich ergibt sich daraus
die Forderung nach Axialisierung des künstlichen Kraftflusses.

In einem zweiten Näherungsschritt lässt sich neben dem Ort der
primären Kraftwirkung ebenso deren vorrangige Richtung aus den
beschriebenen Strukturmerkmalen des Knochens ableiten. Diese um-
fassen insbesondere die Orientierung der Osteone (siehe Kap. 2.1.4,
S. 28), die Faserverläufe in der Knochenmatrix sowie den Verlauf
der Trabekel (Kap. 3.2, S. 43) und der trabekulären Röhrensysteme
(Kap. 3.3, S. 50). Unter Berücksichtigung der in Kapitel 4.1.2 (S. 67)
nachgewiesenen, trajektoriellen Orientierung der Trabekel definiert
die Ausrichtung der Strukturmerkmale des Knochens somit die Rich-
tung des natürlichen Belastungsverlaufes.

Dieser bildet die Grundlage des für die weiteren Beschreibungen
notwendigen Koordinatensystems, dessen primär relevante Richtung
~el somit diese funktionelle Besonderheit widerspiegelt (vgl. Abb. 3.3,
S. 46 und 3.5, S. 47). In Anlehnung an den längsgerichteten Ver-
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lauf der lasttragenden Strukturen im Knochen wird allgemein von
longitudinaler Richtung gesprochen, die im proximalen Bereich am
Verlauf der Haupttrabekelsysteme orientiert ist. Im weiteren, distalen
Verlauf geht ~el folglich in die axiale Richtung ~ea des Schaftes über.
Rechtwinklig dazu, in die Peripherie des Knochens weisend, wird wie
bereits bei der Diskussion der Kräfte im Schaft, der radial gerichtete
Einheitsvektor ~er definiert (siehe Abb. 6.7 c). Die dritte Komponente
der gewählten Zylinderkoordinaten wird wegen der Verwendung von
Schnittdarstellungen sowie der Rotationssymmetrie im Schaftbereich
vernachlässigt.

Aus den Betrachtungen zum Verankerungsort und deren Folgen,
die aus Erkenntnissen über das stress shielding und der Knochen-
physiologie folgen, können zusammenfassend folgende Konsequenzen
bzw. Forderungen an das Implantatdesign abgeleitet werden:

⇒ metaphysäre Verankerung
⇒ spongiöse (Langzeit-)Verankerung
⇒ große, krafteinleitende Oberfläche
⇒ trabekulär-orientiere Verankerung
⇒ longitudinale Krafteinleitung

6.1.4 Physiologische Krafteinleitung

Aus den bisher durchgeführten Betrachtungen zum stress shielding
als Teil der zu vermeidenden aseptischen Lockerungen wurde bereits
ersichtlich, dass der periprothetische Knochenschwund in erster Linie
eine Folge unphysiologischer Krafteinleitung ist. Einzelne Geometrie-
bzw. Werkstoffparamter sollten daher nur mit Vorsicht isoliert und
als eigenständige Einflussgröße betrachtet werden.

Dennoch wird im Folgenden, basierend auf den Betrachtung zu
den verschiedenen Verankerungsarten (S. 118), das Hauptaugenmerk
auf die Kraftwirkungen gelegt, die aus der geometrischen Gestaltung
der Krafteinleitungsflächen zwischen Implantat und Knochen resul-
tieren. Diesen wurde insbesondere im Zusammenhang mit dem weit-
verbreiteten Konzept des Press-Sitzes von Implantaten eine unphy-
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siologisch hohe Wirkung auf das umliegende Knochengewebe nach-
gewiesen (Abb. 5.8).

Ausrichtung der Kontaktflächen

Da die für die unphysiologischen Kraftwirkungen relevanten, radialen
Komponenten der Kräfte eine nichtlineare Abhängigkeit vom Verjün-
gungswinkel α der konischen Schaftform haben, bietet sich α→ 90◦

als konstruktive Verbesserung der Krafteinleitung an (Abb. 6.8). Für
große Winkel α ist allerdings die Betrachtung der gesamten Prothe-
sengeometrie wegen des begrenzten Durchmessers der Diaphyse nicht
mehr sinnvoll. Darum wird stattdessen auf die Betrachtung von lokal
begrenzten Kontaktstellen zwischen Implantat und Knochen überge-
gangen. Da die im Folgenden aufgezeigten, funktionellen Zusammen-
hänge der Krafteinleitung und der Wirkung im umliegenden Knochen
nicht auf den Schaft begrenzt sind, wird an geeigneter Stelle statt α
der Winkel δ zur Beschreibung des Sachverhaltes herangezogen. Aus
der Beschreibung der Richtung der primären Kraftwirkung durch ~el
und des für den Schaftbereich geltenden Zusammenhangs ~el → ~ea, er-
gibt sich daraus für δ die Bestimmungsgleichung 6.2 (siehe Abb. 6.9).
Umgekehrt lassen sich damit die bisherigen diaphysären Betrachtun-
gen zu den Krafteinleitungsflächen auf den metaphysären Bereich
übertragen.

δ = 90◦ − α (6.2)

Durch die Axialisierung der Ausrichtung der Krafteinleitungsflä-
chen im Schaftbereich (α→ 90◦, bzw. verallgemeinert die longitudi-
nale Realisierung δ → 0◦) werden unphysiologische, radiale Kompo-
nenten der auftretenden Normalkräfte minimiert. Die verbleibenden,
longitudinalen Anteile führen gleichzeitig zur Erzeugung von vorran-
gig Druckkräften im Interface, was den bereits in Kapitel 6.1.1 und
6.1.2 abgeleiteten Forderungen entspricht und diese somit ebenfalls
erfüllt. Im Zusammenhang mit deren Umsetzung ist insbesondere auf
die Analogie zu Abbildung 6.3 verwiesen.

Mit Blick auf die resultierenden Radialkomponenten der im Inter-
face wirkenden Kräfte ergibt sich aus analogen, theoretischen Überle-
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Abb. 6.8: Physiologische Krafteinleitung. Unphysiologische Überhöhung
der Kraftwirkungen im periprothetischen Knochen infolge radialer Komponenten
der für die Fixierung notwendigen Kräfte. Notwendig ist daher die konstruktive
Schaffung von axialen Krafteinleitungsflächen (α→ 90◦; rechte, grüne Zone) bei
primärer Kraftwirkung normal zur Implantatoberfläche. Für radiale Kontaktflä-
chen muss ein hohes Maß an Osseointegration gefördert werden, um unphysiolo-
gische Belastungen zu minimieren (α→ 0◦; linke, grüne Zone).

gungen, dass eine die Anhaftung fördernde Beschichtung bzw. Ober-
flächenstrukturierung auf longitudinalen Flächen nachteilig ist. Prak-
tisch relativiert sich diese Einschränkung durch zwei Faktoren:

Erstens wird bei großem Winkel α die Last in erster Linie durch die
Normalkraft kompensiert, so dass daraus folgt, dass ~FI nahe null und
damit ebenso ihre radiale Komponente. Die nachteilige Wirkung auf
den umliegenden Knochen sowie die aus ~FI resultierenden Scherbe-
wegungen im Interface sind demnach gering. Daraus wird aber eben-
so die einschränkende Tatsache für die theoretischen Extremwertbe-
trachtungen ersichtlich. Im Gegensatz zu kleinen Winkeln α gelten
die vereinfachten Annahmen für λ nur sehr eingeschränkt. Vielmehr
gilt zunehmend λ = f(α). Diese Tatsache ist vor allem auf die Wir-
kung der Reibkräfte zurückzuführen, die einen funktionellen Zusam-
menhang zwischen Normalkräften und Interfacekräften herstellen.
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Abb. 6.9: Winkelbeziehun-
gen im IKI. (links) Definiti-
on von δ, als Winkel zwischen
Kraftflussrichtung ~el und Nor-
malenvektor ~nk der Krafteinlei-
tungsfläche. Die für den Schaft-
bereich abgeleiteten, geometri-
schen Forderungen für α kön-
nen analog durch δ beschrieben
werden (rechts) und sind daher
auf alle Krafteinleitungsflächen
Knochen anwendbar.

Zweitens lassen sich die mechanischen Bedingungen im Interface,
wie in Kapitel 5.1.4 (S. 103) aufgezeigt, nicht auf einzelne Aspek-
te reduzieren. Insbesonders der Zusammenhang zwischen Oberflä-
chentopologie, auftretenden Scherkräften und Mikrobewegungen ist
relevant, da die lokale Belastungssituation nicht ohne die globalen,
auf die gesamte Implantatgeometrie wirkenden Kräfteverhältnisse
betrachtet werden kann. Daraus folgen zusätzliche, keiner direkten
Vorzugsrichtung zuordenbare Kraftwirkungen im Interface. Durch
Verzicht auf Oberflächenmodifikation bei longitudinal ausgerichteten
Krafteinleitungsflächen würden zwar, wie aus den idealisierten Aus-
führungen folgend, die negative Wirkung radialer, primär aus der
Last folgender Kräfte minimiert. Allerdings stehen derartige Ober-
flächenstrukturen nicht in Form von Verblockungen und Oberflä-
chenrauigkeiten (Formschluss) bzw. Verwachsungen fördernd (Stoff-
schluss) zur Verfügung, um die diffus eingeleiteten Mikrobewegungen
im Interface zu minimieren.

Dort wo radial ausgerichtete Krafteinleitungsflächen nicht vermie-
den werden können, d. h. δ � 0◦ gilt, verdeutlichen die Abbildun-
gen 5.9 (S. 124) bzw. 6.8 die sich daraus ergebenen Forderungen.
Zur Vermeidung unphysiologisch hoher Belastungen des Knochens
durch Radialkräfte ergibt sich die Notwendigkeit, dass die wirkende
Interfacebelastung durch die axiale Komponente der Interfacekraft
FI kompensiert werden muss. Es ist demnach ein derartiges Implan-
tatdesign zu erstreben, bei dem eine belastungsstabile Haftung des
Knochens an der Implantatoberfläche mit Beginn der ersten postope-
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rativen Belastung erzielt ist. Da langwierige, regenerative Prozesse
wie z. B. Osseointegration nicht in Frage kommen, erlangt die Pro-
blematik der Primärstabilität in diesem Zusammenhang eine zentrale
Bedeutung. Daraus resultiert die konstruktive sowie intraoperative
Schaffung eines kraftübertragenden und bewegungsarmen IKVs.

Realisierung der Primärstabilität

Als prinzipielle Lösungsansätze stehen kraft-, form- und stoffschlüs-
sige Verbindungen zur Verfügung. Letztere beinhalten den in den
letzten Jahrzehnten, seit seiner Einführung Anfang der 60 er Jahre
durch Charnley, die Endoprothetik dominierende Knochenzement.
Des Weiteren sind andersartige, biokompatible und eventuell resor-
bierbare Klebstoffe denkbar.

Alle weiteren bekannten stoffschlüssigen Verbindungen haben den
Nachteil, dass sie letztlich auf der knöchernen Integration basieren
und daher ihre Festigkeit erst im Anschluss an einen biologischen
Heilungsprozess erreicht wird. Dazu zählen bioaktive Beschichtun-
gen, wie z. B. die in Kapitel 5.1.3 (S. 98) ausführlich behandelten
HA-Beschichtungen, sowie spezielle Polymerfilme zur Funktionalisie-
rung der Implantatoberfläche. Darunter versteht man die Beschich-
tung mit Proteinen, die das Anwachsen begünstigenden, sowie die
Integration von Signalmolekülen und Wachstumsfaktoren in die Im-
plantatoberfläche [Lenarz und Haferkamp 2005]. Das entspricht
dem biochemischen Ansatz zur Umsetzung des Konzepts der geleite-
ten Osteoneogenese. Wegen dem beschrieben Nachteil muss Primär-
stabilität daher aber erst durch andere Mechanismen erreicht wer-
den, weshalb derartige Verbindungen nur für die Dauerstabilität in
Betracht kommen.

Bereits im Zusammenhang mit der Forderung nach einem mini-
malen Reparationsvolumen waren Betrachtungen zum Formschluss
aufgeführt worden. In Anbetracht der zu erzielenden Primärstabili-
tät spielt Formschluss bei herkömmlichen Prothesenformen vor allem
in Blick auf die Rotationstabilität eine Rolle.

Wichtig ist unter diesem Gesichtspunkt die Wahrung der Explan-
tierbarkeit des Implantates da septische, also entzündungsbeding-
te Lockerungen nicht auszuschließen sind. Hinterschneidungen und
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stark strukturierte Oberflächenstrukturen sind daher kritisch zu be-
denken. Konstruktive Alternativen bieten bewegliche Segmente des
Implantates, die durch gezielte Rückstellbewegungen eine Explanta-
tion ermöglichen. In diesem Zusammenhang sei auf den Einsatz von
Formgedächtniswerkstoffen verwiesen.

Ebenso denkbar ist die konstruktive Umsetzung der Vorgabe der
Reproduzierbarkeit von Implantations- und Explantationsweg. Un-
ter diesem Gesichtspunkt bieten sich spiralförmige Strukturen oder
Gewindegänge an. Bei Letzteren ist die Rotationsstabilität durch zu-
sätzliche Maßnahmen sicher zustellen.

Unter die kraftschlüssigen Verbindungen fällt der bereits etablier-
te press-fit, bei dem, wie aufgezeigt, durch Verkeilen in einer vor-
gefertigten Knochenaussparung, die Primärstabilität garantierende
Normalkräfte erzeugt werden. Reibkräfte sowie Verblockungen und
Verzahnungen einer grob strukturierten Oberfläche werden dabei ge-
nutzt, um die notwendigen Rahmenbedingungen für die knöcherne
Integration (Osseointegration) zu erzeugen. Somit ist es bei dieser
Verankerung ebenso das Bestreben für die Dauerfestigkeit auf Stoff-
schluss überzugehen.

Proximale Platte und Mehrkomponentendesign

Logisch Konsequenz einer weiter geführten Forderung nach physio-
logischer Krafteinleitung ist die Gestaltung der Endoprothese mit
einer proximalen Platte. Dieses Gestaltungsmerkmal findet man bei
einigen der herkömmlichen Modelle in Form eines Kragens (siehe
Abb. 6.5 c – e). Die funktionelle Begründung liegt in der Anwendung
des diskutierten Kontaktwinkels δ auf diesen Abschnitt der Prothe-
sengeometrie. So bietet sich proximal die Möglichkeit einer großflä-
chigen, longitudinalen Krafteinleitung, die nach Dorr [1994, S. 51]
die Knochenqualität und -quantität verbessert.

Die proximale Platte muss dabei nicht zwingend stoffschlüssig mit
dem Prothesenkörper verbunden sein. Ebenso ist eine intraoperati-
ve Montage möglich, so dass das letztliche Implantat aus mehreren
Einzelteilen (Komponenten) gefertigt werden kann. Dies bietet bes-
sere Möglichkeiten die primären Verankerungszonen zu nutzen, bei
gleichzeitiger Beachtung der Explantierbarkeit (vgl. Abb. 6.19).
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Das geläufige Gegenargument bezieht sich auf die durch den Kra-
gen verhinderten Setzbewegungen der Endoprothesen. Diese dienen
dazu, Fertigungstoleranzen beim Raspeln der Knochenhöhle auszu-
gleichen bzw. ein Zurückweichen des Knochensbetts infolge von athro-
phischen Umbauprozessen des Knochens auszugleichen. Hinzu kommt,
dass aus mechanischer Sicht eine Verwendung von press-fit und Kra-
gen nachteilig ist. Durch deren Kombination ist die Körperpaarung
aus Prothesengeometrie und Knochenhöhle überbestimmt, woraus
die exakte Positionierung verhindernde Zwangskräfte oder unzurei-
chender Formschluss resultieren [Gese 1992].

Dieses Argument verliert seine Gültigkeit, wenn die Klemmung
nicht durch die Lastkräfte erzeugt wird, sondern durch ein zusätz-
liches Stellelement. In diesem Fall spricht die geometrische Paarung
nicht gegen die Auflage der Prothese auf der Resektionsebene. Nach
Einführen der Prothese in die Knochenhöhle bis zur Auflage der
Druckplatte kann durch Auslösen der Klemmbewegung die Lage fi-
xiert werden. Ein anschließendes Setzen der Prothese ist nicht not-
wendig.

6.1.5 Das Konzept der funktionellen Trennung

Damit Osseointegration als Ziel zementfreier Implantatentwicklung
zu realisieren ist [Morscher 1998], muss eine zukunftsweisende Im-
plantatentwicklung folglich sowohl die Aspekte der physiologischen
Krafteinleitung berücksichtigen, als auch den mechanischen Ansprü-
chen der Interfaceprozesse gerecht werden. Es können daher nur Lö-
sungsansätze weiter verfolgt werden, die die vermeindlich gegenläufi-
gen Forderungen aus Primärfestigkeit erzeugender Verklemmung und
axialer Lasteinleitung berücksichtigen. Konkret heißt dies, die not-
wendige Erzeugung einer das Interface stabilisierenden Kraft wäh-
rend des gesamten Heilungsprozesses ohne die Erzeugung unphysio-
logischer Kräfte in der Knochenmatrix.

Wie durch Abbildung 5.9 und die einleitenden Rechnungen ge-
zeigt werden konnte, besteht beim bisher hauptsächlich verwendeten
Konzept zur Erzeugung der notwendigen Klemmkraft (press-fits) ein
funktioneller Zusammenhang zwischen lasttragenden Eigenschaften
des Implantates (repräsentiert durch ~FL) und der Erzeugung der not-
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wendigen Verankerung im Knochen (~FK). Daraus ergibt sich, dass die
unphysiologisch hohen, radialen Komponenten der wirkenden Kräfte
ebenfalls von ~FK abhängig sind:

FNa = f(~FL) und damit FNr = f(~FL)

bzw. FIa = f(~FL) und somit auch FIr = f(~FL)
(6.3)

Die konstruktive Lösung des sich daraus ergebenden Konfliktes mit
der Forderung nach physiologischer Krafteinleitung ist die funktio-
nelle Trennung von notwendiger Klemmkraft (für die Primärstabili-
tät) und Lasteinleitung in den Knochen (für die Funktionserfüllung).
Prinzipielle Lösungsansätze dafür sind im Folgenden aufgezeigt.

Möglich ist die Realisierung der Funktionstrennung durch die Er-
zeugung einer zusätzlichen Kraft ~FK , die demnach nicht in Abhän-
gigkeit von ~FL steht. Daraus folgt die Notwendigkeit des Vorhanden-
seins eines krafterzeugenden Elementes im oder am Implantat. Bei
aktiver Krafterzeugung spricht dies für den Einsatz von Aktuato-
ren als Stellelemente bzw. der Verwendung von auf der Wirkung von
Feldern basierenden Kraftquellen. Auch in diesem Zusammenhang sei
insbesondere auf den Einsatz von Formgedächtniswerkstoffen verwie-
sen. Besondere Bedeutung für den Optimierungsprozess erlangt eine
derartig ausgerichtete Implantatentwicklung durch die Korrelation
der zusätzlichen Klemmkrafterzeugung mit der geforderten Stellbe-
wegung im Zusammenhang mit Formschluss.

Unter passiver Krafterzeugung wird im Gegensatz dazu eine derar-
tige Verspannung verstanden, die intraoperativ durch die Hand des
Chirurgens geschieht. In diesem Zusammenhang ist die Verklemmung
mittels radial wirkender Backen denkbar, die analog der Wirkungs-
weise eines Bohrfutters die Fixierung ermöglichen. Über die bekannte
Gewindesteigung des zugrunde liegenden Gewindes kann bei dosier-
tem Anzugsmoment die radiale Wirkung der Klemmkraft auf ein
zwar funktionelles aber physiologisches Maß begrenzt bleiben. Der
Kraftfluss zwischen Knochen und Implantat erfolgt dabei über axi-
al ausgerichtete (Krafteinleitungsflächen), die notwendige Fixierung
durch radial ausgerichtete Flächen zur Verklemmung des Implan-
tates im Knochen. Die Anwendung des Prinzips der funktionellen
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Trennung auf die Implantatoberfläche resultiert daher in der lokalen
Differenzierung von Krafteinleitungs- und Verankerungsflächen.

Einen weiteren Lösungsweg zeigt der MERIONr-Hüftschaft auf.
Bei ihm dient das mit Übermaß gefertigte Gewinde zur Erzeugung
der notwendigen primären Verankerung im Knochen [Kallabis et al.
2003]. Durch entsprechende Ausrichtung der Gewindeflanken kann
damit ebenfalls erreicht werden, dass die Klemmkraft nicht unphy-
siologisch auf den umliegenden Knochen wirkt.

Neben der vollständigen Trennung der beiden notwendigen Kraft-
wirkungen ist als weiterer Lösungsansatz eine teilgekoppelte Variante
möglich. Dabei wird wie beim press-fit die auf das Implantat einwir-
kende Last genutzt, um die notwendige Verklemmung zu erzielen.
Die dabei letztendlich ausgekoppelte Klemmkraft muss aber durch
geeignete Geometrie- oder Werkstoffwahl auf ein funktionelles, aber
physiologisches Maß begrenzt sein.

Einen Lösungsansatz dafür bietet der Einsatz von pseudoelasti-
schen Werkstoffen. Deren Kraft-Weg-Kennlinie erlaubt es trotz eines
in einem weiten Bereich aufgeprägten Weges (induziert durch ~FL)
eine konstante Kraft zu erzeugen. Bei geeigneter Wahl der Kennli-
nie kann die so stetig wirkende Kraft gleichfalls den geeigneten me-
chanischen Reiz für den Knochenerhalt darstellen. Durch dieses zu-
sätzliche Übertragungselement wird gleichzeitig ein Feder-Dämpfer-
System zwischengeschaltet, das die Auskopplung von hohen Span-
nungsspitzen auf die umliegende Knochenmatrix mindert (Abb. 6.10).

Bei allen Lösungsvarianten ist nicht zwingend notwendig, dass die
notwendige Gesamtkraft der Primärfixierung eine einzige Ursache
hat. Vielmehr kann ebenso eine Kräftesummation in Betracht kom-
men, mit zeitlich variierenden Anteilen der einzelnen Komponenten.
Diese Überlegungen können im Zusammenhang mit dem zeitlichen
Verlauf der knöchernen Einheilung gesehen werden, wie diese bereits
in Abbildung 6.6 veranschaulicht wurde.

Wie diese kann ebenso die (anfänglich) notwendige Fixierung einer
zeitlichen Variabilität unterliegen – dann aber in einem gegenläufigen
Sinne, also einer möglichen und zulässigen Reduzierung der aufge-
brachten Kraftkomponente (vgl. Abb. 6.11). Dies kann durch aktive
Reduzierung der aufgebrachten Kraft durch ein entsprechend rejus-
tiertes Aktuatormodul erfolgen. Oder unter Ausnutzung der kno-
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Abb. 6.10: Krafteinleitung bei pseudoelastischen Werkstoffen. Die be-
sondere Kraft-Weg-Kennlinie pseudoelastischer Werkstoffe erlaubt eine, über wei-
te Bereiche der äußeren Last, konstante Kraftauskopplung auf den umliegenden
Knochen. Liegt diese Klemmkraft FK im physiologischen Bereich kann sie als
knochenerhaltender Stimulus dienen. Ein derartiges Koppelelement zwischen La-
steinleitung und Knochen filtert Belastungsspitzen und wirkt wegen der Hysterese
der Kennlinie energieverzehrend.

chenimmanenten Umbauprozesse, die bei geeigneter konstruktiver
Auslegung bzw. Werkstoffwahl zum Schwinden der Wirkung der Ver-
klemmung oder des Presssitzes führen. Abbauvorgänge im Knochen
infolge der lokalen, betraglich und zeitlich begrenzten Überbelastung
führen zum Zurückweichen des Knochenbettes, wodurch ein verträg-
liches Gleichgewicht zwischen technisch aufgebrachter Klemmkraft
und Widerstand des Knochens eingestellt wird (siehe auch Abb. 6.6).
Die dadurch erzeugte Spannung wirkt anschließend als dauerhafter,
knochenerhaltender Belastungsreiz1.

Ebenso denkbar ist der Abbau des Implantatmaterials bei der
Verwendung biodegradabler Werkstoffe [Lenarz und Haferkamp
2005]. Dadurch kann eine anfänglich notwendige, später aber nicht
mehr funktionell sinnvolle Verankerung des Implantates sukzessive
reduziert werden.

1Eine analoge Argumentation gilt beim press-fit nicht. Zwar erfolgt ebenfalls
ein Zurückweichen des Knochens durch Abbauvorgänge; durch das Nachsinken
der Prothese stellt sich aber kein physiologisches Gleichgewicht ein.
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Im Zusammenhang mit möglichen Einsprüchen gegen den Verzicht
auf eine press-fit-Verankerung wird an dieser Stelle der Kritik von
Engh et al. [1987] begegnet. Dieser beobachtete ein knöchernes Ein-
wachsen nur bei 69% aller Schäfte ohne press-fit, gegenüber 93% der
Endoprothesen mit derartiger Verankerung. Als zwingendes Argu-
ment für diese Form der Verklemmung können die Ergebnisse aber
nicht verstanden werden. Vielmehr ist die erfolgreichere Ossifikation
auf die höhere Primärstabilität letzterer Prothesenmodelle zurück-
zuführen, was somit wieder den Forderungen aus dieser Arbeit ent-
spricht.

Abb. 6.11: Zeitlicher Verlauf der Implantatstabilität. Die für die postope-
rative Stabilität notwendige Fixierung des Implantates kann multiple Ursachen
haben (gestrichelter Verlauf), die zudem in ihrem zeitlichen Verlauf variieren
können. Die Gesamtstabilität muss einschließlich der zunehmenden, knöchernen
Verankerung (grau) stets über der notwendigen Implantatstabilität liegen.

Aus den Betrachtungen zur physiologischen Krafteinleitung und
denen zur funktionellen Trennung erhält man zusammenfassend fol-
gende Optimierungsmöglichkeiten und Gestaltungsrichtlinien:

⇒ funktionelle Trennung von Last- und Klemmkraft
⇒ funktionelle Trennung von Krafteinleitungs- und

Verankerungsflächen
⇒ longitudinale Krafteinleitung
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6.1.6 Minimierung der Mikrobewegungen

Neben dem beschriebenen Knochenschwund wurden in Kapitel 5.2
Mikrobewegungen als zweiter wesentlicher Grund für die aseptischen
Lockerungen identifiziert und ursächlich mit der Implantatsteifigkeit
(Kap. 5.2.2, S. 109) und -geometrie (Kap. 5.2.3, S. 113) in Verbindung
gebracht. Vor allem im Zusammenhang mit dem Kraftfluss im IKV
konnten dabei geometrischen Aspekten eine wesentliche und bisher
nicht ausreichend berücksichtigte Bedeutung zugeschrieben werden
(siehe Abb. 5.7, S. 116). Als wesentliches Problem wurde die fehlen-
de Verblockung von Implantat und Knochen, die Relativverschiebun-
gen über lange Wegstrecken der meist stieligen Implantatgeometrie
erlauben (siehe Abb. 6.12 a), identifiziert.

Reduzierung der freien Weglänge

Ziel muss es daher sein, die auf Seite 100 im Zusammenhang mit der
Oberflächenstrukturierung aufgezeigten Möglichkeiten zur Verrrin-
gerung von Mikrobewegungen auf die Implantatgeometrie zu über-
tragen. Dies kann durch eine gebrochene Oberflächengestalt gesche-
hen, die zur globalen Verblockung von Knochen und Implantat führt.
Durch diese Untergliederung der freien Weglänge in einzelne Ab-
schnitte (Segmentierung) steht nicht mehr die gesamte Implantat-
oberfläche für die Relativverschiebungen zur Verfügung. Vielmehr
werden Orte gemeinsamer Verformung geschaffen, die die Beweglich-
keit des IKV sperren (Abb. 6.12 b).

Die die Relativbewegungen im IKI reduzierende Verblockung von
Knochen und Implantat verbessert ebenso die Übertragung der last-
bedingten Verformungen des Implantates auf die umliegende Kno-
chenstruktur (vgl. S. 114). Die dadurch induzierten Verformungen
(strains) der Knochenmatrix stellen den notwendigen Belastungs-
reiz dar, um das Maß des strain shieldings zu reduzieren. Infolgedes-
sen verstärkt induzierte Flüssigkeitsströme im lakunär-canaliculären
Netzwerk veranlassen das mechanoregulatorische System des Kno-
chens (vgl. Kap. 4.3) die Knochensubstanz zwischen den Segmenten
zu erhalten. Die Segmentierung der Oberflächengeometrie setzt da-
her die sich aus dem Wirkungsmechanismus des mechanosensorischen
Systems ergebenden Forderungen an das Implantatdesign um.
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(a) (b)

Abb. 6.12: Verblockung der Relativbewegungen. Eine gebrochene Implan-
tatoberfläche führt zur Schaffung von Orten gemeinsamer Bewegung. D. h. für die
Relativverschiebung von Knochen- und Implantatoberfläche stehen nur noch re-
duzierte, freie Weglängen zur Verfügung, wodurch das Maß der Bewegungen ver-
ringert wird. Ist damit den negativen Auswirkungen von Interfacebewegungen
entgegen gewirkt, ist es zulässig durch Steifigkeitsreduzierung des Implantatma-
terials die auftretenden Verformungen für eine physiologischer Krafteinleitung
zu erhöhen. Die derart strukturierten Oberflächen dienen gleichzeitig der besse-
ren Kraftauskopplung und einer physiologischeren Dehnungsbeanspruchung des
Knochens.

In der herkömmlichen Betrachtungsweise des stress shieldings kann
die Oberflächenvergrößerung im Sinne einer erweiterten Kraftaus-
kopplung verstanden werden. Durch die sich dadurch ergebende, bes-
sere Krafteinleitung in die Knochenmatrix wird Knochenatrophie
durch verringerte Lastabschirmung minimiert.

Zonen erhöhter Nachgiebigkeit

Des Weiteren besteht die Möglichkeit durch gezielte Erhöhung der
lokalen Nachgiebigkeit, Zonen größerer Beweglichkeit zu schaffen (im
Rahmen der physiologischen Grenzen). Aus funktioneller Sicht stel-
len diese Bereiche stoffschlüssige Gelenke dar [siehe Zentner und
Zimmermann 1999], die dazu führen, dass in anderen Bereichen der
Implantatoberfläche ein reduziertes Maß an Relativbewegungen rea-
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lisiert werden kann. Da die Erfahrungen mit bisherigen Prothesen-
systemen zeigen, dass für eine sichere Verankerung nicht die gesam-
te Implantatoberfläche notwendig ist [siehe Albrektsson und Jo-
hansson 2001, S. 99], lassen sich dadurch Zonen der Implantatver-
ankerung und Bereiche freigegebener Beweglichkeit definieren. Mit
Blick auf das Prinzip der funktionellen Trennung können damit –
bei geeigneter konstruktiver Auslegung – die Bewegungen im IKI im
Bereich der Verankerungsflächen minimiert werden.

Hinzu kommt, dass Bereiche höherer Beweglichkeit zu größeren
Deformationen des Implantates führen, die bei geeigneter Auskopp-
lung die notwendigen Verformungen in der Knochenmatrix erzeugen,
die funktionelle Voraussetzung für den Knochenerhalt sind (siehe
Kap. 4.2 und 4.3).

Funktionalisierung des Implantatvolumens

Aus der weiterführenden Abstrahierung und Verallgemeinerung des
Konzepts der lokalisierten Beweglichkeit kann ein weiteres Konstruk-
tionsprinzip im Sinne einer Implantatoptimierung abgeleitet werden.
Demnach sind die Mikrobewegungen gezielt aus der Zone des direk-
ten Implantat-Knochen-Kontaktes heraus zu verlagern. Dadurch ist
nicht mehr die äußere Geometrie des Implantates für die Funktions-
erfüllung verantwortlich, sondern durch die Verlagerung ins Innere
des Implantates dessen Werkstoffparameter.

Dazu können Domänen geringerer Steifigkeit im Inneren des Im-
plantates geschaffen werden, die dort Zonen definierter Beweglichkeit
bilden. Die durch die wirkenden Gelenkkräfte im Implantatkern er-
zeugten Mikrobewegungen werden somit nur begrenzt auf den mit
dem Knochen in direktem Kontakt stehenden Implantatmantel über-
tragen. Diese Ummantelung aus steiferem Material setzt die genann-
ten Forderungen einer Verblockung von Implantat und Knochen so-
wie die Realisierung geeigneter Krafteinleitungsflächen um. Dies er-
gänzend wirken die inneren, nachgiebigeren Strukturen minimierend
auf die Relativbewegungen sowie stoßdämpfend und lastverteilend.
Im übertragenen Sinne kann somit von einer funktionellen Trennung
des Implantatvolumens gesprochen werden.
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Neben der Möglichkeit, dass die Bereiche mit funktionalisierten
Werkstoffen im Inneren des Implantates liegen, können diese eben-
so an der Grenze zum Knochen in Form einer Vermittlerschicht lo-
kalisiert sein. Für letzteres kommen insbesondere pseudoelastische
Werkstoffe in Frage, die als elastischer Werkstoff Relativbewegun-
gen zwischen Implantatkern und Knochen ermöglichen, ohne das
die Zone des knöchernen Einwachsens Scherbeanspruchungen erfährt.
Darüber hinaus ermöglicht die spezielle Kraft-Weg-Kennlinie dieser
Werkstoffe die Einleitung eines definierten, mechanischen Reizes zur
Knochenerhaltung in das Implantatbett (Abb. 6.10). Analog dazu
ist die bei Markaki und Clyne [2004, 2005] vorgestellte, bisher
theoretische Verwendung einer ferromagnetischen Gitterstruktur zur
Kraftauskopplung in den Knochen zu sehen.

⇒ gebrochene (segmentierte) Implantatoberfläche
⇒ Zonen erhöhter Implantatverformung
⇒ Zonen reduzierter Implantatsteifigkeit
⇒ Funktionalisierung des Implantatvolumens
⇒ funktionelle Trennung von Krafteinleitungs- und

Verankerungsflächen

6.1.7 Betrachtungen zur Implantatsteifigkeit

Nach dieser ausführlichen Betrachtung der auftretenden Relativbe-
wegungen kann auf die historisch älteren Überlegungen zur Anpas-
sung der Implantatsteifigkeit zurückgekommen werden. In dieser Rei-
henfolge wird vermieden, nachteilige Wirkungen auf die Interfacesta-
bilität bei Veränderungen der Implantatsteifigkeit zu vernachlässigen.
Damit soll den von Gese [1992] aufgezeigten, gegenläufigen Forde-
rungen Rechnung getragen werden (siehe S. 111).

Grundlegende Einschränkung der auf die Implantatsteifigkeit kon-
zentrierten Optimierungsprozesse ist die Fertigung konventioneller
Endoprothesen aus einem Material mit konstantem, homogenen E-
Modul. Die Steifigkeit des Implantates konnte daher bisher nur durch
globale E-Modul-Änderung oder durch Variationen der äußeren Geo-
metrie eingestellt werden. Beide Ansätze sind nach Auffassung von
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Gese [1992] und Simões et al. [1998] aber nicht geeignet, den Kon-
flikt aus der notwendigen Minimierung von stress shielding und Mi-
krobewegung zu lösen.

Als möglichen Lösungsansatz formulierte bereits 1992 Gese die
weitere Optimierung durch ”bereichsweise Anpassung“ der Implan-
tatsteifigkeit [S. 141]. Bei der Entwicklung der ”controlled stiffness
prosthesis“ von Simões et al. [1998] erfolgte die lokale Einstellung
der Prothesensteifigkeit durch geometrische Modifikationen (Ände-
rung des äquatorialen Flächenträgheitsmoments von proximal nach
distal).

Bereichsweise angepasste Implantatsteifigkeit

Einen neuen Ansatz bieten Prothesen mit lokal einstellbarer Steifig-
keit durch Modifikationen der Materialparameter. So ist es Ziel durch
definiert eingestellte Porösität und Porengröße Zonen unterschiedli-
cher Elastizität im metallischen Werkstoff zu erzeugen [Hohenhoff
et al. 2005a,b].

Die Entwicklung von Lösungsansätzen für die Fertigung von Im-
plantaten mit angepasster Elastizität (adapted elasticity) unter Ver-
wendung gradueller Werkstoffe ist eng mit der Entwicklung geeigne-
ter Fertigungsverfahren verbunden. Bei der im Laser Zentrum Han-
nover e.V. in Entwicklung befindlichen Technologie werden Verfah-
ren des Laserauftragschweißens mit laserinduziertem Aufschäumen
von Metallen (Titan) kombiniert. Das dem Titanpulver beigemisch-
te Treibmittel setzt bei dessen thermischer Zersetzung Prozessgase
frei, die in der entstehenden Metallschmelze gasgefüllte Bläschen bil-
den. Nach Erstarren der Schmelze bleiben diese als Poren zurück und
reduzieren somit lokal die Steifigkeit des Werkstückes [Hohenhoff
et al. 2005a,b].

Durch Variation des Treibmittels konnten verschiedene, poröse
Strukturen erzeugt werden. So führt Kalziumcarbonat (CaPO3) zu
schaumigen Strukturen, deren Poren geschlossen sind, d. h. nicht in
Verbindung untereinander stehen (Abb. 6.13 a, b). Währenddessen
zeigen mit Ammoniumhydrogencarbonat ((NH4)HCO3) aufgeschäu-
mte Schmelzen im erstarrten Zustand schwammartige Gestalt mit
Verbindungskanälen zwischen den Hohlräumen (Abb. 6.13 c, d).
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(a) (b)

Abb. 6.13: Aufgeschäumte Titanstrukturen. [Hohenhoff et al. 2005b]
(a) Mittels Kalziumcarbonat aufgeschäumte Titanprobe. Im Schliffbild wird die
poröse Struktur sichtbar. (b) Titanprobe mit Ammoniumhydrogencarbonat als
Treibmittel, welches zu verbundenen Hohlräumen führt.

Diese bieten neben der reduzierten Steifigkeit, wie sie zur Minimie-
rung des stress shieldings im umgebenden Knochen beiträgt, weitere
Möglichkeiten zur Implantatoptimierung. Diese umfassen die bereits
aufgezeigte Möglichkeit der Schaffung von Zonen definiert höherer
Beweglichkeit (stoffschlüssige Gelenke) zur Reduzierung der Relativ-
bewegungen in den Verankerungszonen. Poröse Strukturen kommen
darüber hinaus als Medikamentendepos in Frage oder zur Speiche-
rung von bioaktiven bzw. Knochenwachstum fördernden und leiten-
den Stoffen. Des Weiteren können sie bei oberflächlichem Einsatz
als strukturierte Oberfläche das Einwachsen begünstigen und zudem
wegen der höheren Nachgiebigkeit als bewegungsreduzierende Ver-
mittlerschicht zwischen Implantatkern und Knochengewebe wirken.

Bionisch inspirierte Überlegungen

Derartig funktionalisierte Werkstoffe versprechen eine höhere mecha-
nische Kompatibilität als herkömmliche, technische Materialien. Die-
se ist in ihren lokal, definiert einstellbaren Materialparametern be-
gründet, mit denen sich Inhomogenitäten der mechanischen Eigen-
schaften des Implantates erzielen lassen. Dadurch erreichen solche
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Werkstoffe eine größere Annäherung an die mit ihnen interagieren-
den, biologischen Materialien. Dies eröffnet die aufgezeigten, neuen
Möglichkeiten für die nachhaltige, mechanische Integrität von Im-
plantat und Knochengewebe und für ein kraftflussgerechtes Design
[Schilling, pers. Mitteil.].

In einem weiteren Schritt sollten die bionisch inspirierten Gradien-
tenwerkstoffe für die Umsetzung der anisotropen Eigenschaften bio-
logischer Werkstoffe herangezogen werden. Durch die Schaffung stei-
fer Verstrebungen im nachgiebigeren, aufgeschäumten Werkstoff des
Implantatkerns kann, in Anlehnung an die Trabekelarchitektur, eine
kontrollierte Kraftleitung erzielt werden. Dadurch bieten sich weitere
Optimierungspotentiale im Gegensatz zu den bisher homogenen Im-
plantatwerkstoffen. So kann durch das Konzept der Anistropie z. B.
die Forderung nach Axialisierung der Krafteinleitung in einem wei-
teren Optimierungsschritt umgesetzt werden.

Darüber hinaus bietet die Schaffung gezielter Anisotropie die Mög-
lichkeit, den Nachteilen stoffschlüssiger Gelenke minimierend entge-
gen zu wirken. So führen Zonen höherer Nachgiebigkeit neben der
Beweglichkeit und Elastizität in die gewünschte Vorzugsrichtung zur
zusätzlichen Formänderung in einer zweiten Richtung.

Letztlich stellen derartige Entwicklungen die notwendige Voraus-
setzung dafür dar, die Funktionserfüllung von der Implantatgeome-
trie auf die Werkstoffeigenschaften zu verlagern. Dadurch wird ein
weiterer Beitrag zur Realisierung eines biologisch-orientierten bzw.
bionisch-inspirierten Implantatdesign geleistet [Nachtigall 2002].

Die sich aus den Überlegungen zur Implantatsteifigkeit und daraus
resultierend zu porösen, funktionalisierten Werkstoffen ergebenden
Optimierungsmöglichkeiten, lassen sich schlagwortartig zusammen-
fassen als:

⇒ Zonen reduzierter Implantatsteifigkeit
⇒ Zonen höherer Implantatverformung
⇒ Funktionalisierung des Implantatvolumens
⇒ Funktionalisierung des Implantatwerkstoffes
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6.2 Synthese und Darstellung der
Optimierungspotentiale

6.2.1 Systematik zur funktionellen Komplexität

Im Gegensatz zum implantierten, technischen Fremdkörper zeichnet
sich das aufnehmende, biologische System durch eine hohe funktio-
nelle Integration aus. Die Folge der großen Multifunktionalität der
einzelnen Strukturen und Komponenten ist die hohe Komplexität der
funktionellen Zusammenhänge. In den Kapiteln 2, 3 und 4 wurden
die notwendigen physiologischen und morphologischen Grundlagen
für das biologische System Knochengewebe mit besonderem Blick
auf den proximalen Femur dargestellt (vgl. Abb. 6.14).

Bereits daraus wurde ersichtlich, dass einzelne Aspekte nur schwer
separat betrachtet werden können. So kann die Frakturheilung nicht
ohne die zugrunde liegenden Mechanismen der Gewebedifferenzie-
rung betrachtet werden, die geprägt sind von den herrschenden me-
chanischen Verhältnissen. Vorgefundene, mechanische Rahmenbedin-
gungen spiegeln Aufbau und Wirkungsweise der lasttragenden Struk-
turen wider, deren makroskopische Parameter durch Umbauvorgänge
auf mikroskopischer Ebene eingestellt werden. Somit sind es zellulä-
re Prozesse, die in der lokalen Umgebung osteogenetische, reparative
und adaptive Vorgänge realisieren, deren Ausprägung von den glo-
balen, funktionellen Anforderungen an die knöcherne Struktur be-
stimmt ist.

Interagieren technische Systeme auf funktioneller Ebene mit biolo-
gischen Systemen, dann folgt daraus eine ebenfalls hohe Komplexität
der gegenseitigen Abhängigkeiten. Der konstruktive Entwicklungs-
prozess basiert demnach nicht auf linearen Ursache-Folge-Beziehung-
en, sondern muss begünstigende Wechselwirkungen als auch negati-
ve Gegenkopplungen berücksichtigen. Folgende Ausführungen sollen
daher dazu dienen, die wichtigsten Zusammenhänge zwischen den
identifizierten Optimierungspotentialen aufzuzeigen, um den zukünf-
tigen, konstruktiven Entwicklungsprozess mit einer Systematik der
vernetzten Abhängigkeiten zu unterlegen.
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Abb. 6.14: Physiologische Grundlagen der Implantatoptimierung.
Notwendige Voraussetzung einer erfolgreichen Implantatoptimierung ist das
grundlegende Verständnis der pyhsiologischen Vorgänge des interagierenden Ge-
webes. Verbesserte Einheilung und Langzeitstabilität kann daher durch Analyse
der Ursachen verhinderter Osseointegration und aseptischer Lockerungen erreicht
werden. Aus der pathologischen Sichtweise der ungewünschten Erscheinungen im
Gewebe (Folgen) können ursachenorientierte Forderungen an die Entwicklung
abgeleitet werden.

Wie aus den vorausgegangenen Kapiteln ersichtlich (vgl. Abb. 6.15),
können aus den physiologischen und morphologischen Grundlagen
Anforderungen an das Implantatdesign abgeleitet werden. Aus jenen
für die erfolgreiche Osseointegration ergibt sich die Notwendigkeit
der Reduzierung von Scherbewegungen im Interface und der Ein-
leitung begrenzter Druckkräfte. Knöcherne Einheilung kann somit
nach konstruktiver Umsetzung von großen, longitudinal ausgerichte-
ten Oberflächen für die Krafteinleitung erfolgen, wenn diese durch
ihre Gestalt reduzierend auf das Maß der Relativbewegungen im IKI
wirken.

Vergleichbare Forderungen konnten aus der Zielsetzung einer dau-
erhaften Lastaufnahme, d. h. der Vermeidung von aseptischen Lo-
ckerungen abgeleitet werden. Longitudinal ausgerichtete Krafteinlei-
tungsflächen bei großer funktioneller Oberfläche erwiesen sich eben-
falls als notwendige Voraussetzung für eine physiologische Kraftein-
leitung. Die daraus resultierende Einleitung von Druckkräften ins IKI
trägt somit ebenso zur geforderten Reduzierung der Relativbewegun-
gen bei.
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Abb. 6.15: Systematik der Designmerkmale und ihrer Abhängigkeiten.
Aus den physiologischen Grundlagen der knöchernen Einheilung und der Ver-
meidung von aseptischen Lockerungen abgeleitete Aspekte des Implantatdesigns.
Deutlich wird die Komplexität der Abhängigkeiten durch die Multifunktionalität
des interagierenden, biologischen Gewebes. Die dargestellten, wesentlichen Ab-
hängigkeiten verdeutlichen die Notwendigkeit eines grundlegenden Verständnis-
ses der Knochenphysiologie und sollen als Grundlage der weiteren konstruktiven
Entwicklung dienen. Schwarze Pfeile verweisen auf Konsequenzen und Realisie-
rungsmöglichkeiten. Grüne Verbindungen zeigen positive Korrelationen auf, rote
nachteilige Auswirkungen, deren gegenläufige Forderungen sich durch die abge-
leiteten Konsequenzen überwinden lassen.
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Die aus den Analysen der physiologischen Krafteinleitung abgelei-
tete, proximalere Verankerung wirkt sich jedoch durch ihre konstruk-
tive Umsetzung in Form von Kurzschaftprothesen einschränkend so-
wohl auf die empfohlene Erhöhung der funktionellen Oberfläche als
auch auf die notwendige Primärstabiliät aus. Als konstruktiver Lö-
sungsansatz wird die Segmentierung der Oberfläche vorgeschlagen.
Die dadurch entstehende, gebrochene Oberfläche stellt gleichzeitig
die konstruktive Realisierung der notwendigen Interfacestabilität dar.
Durch die reduzierende Wirkung auf die Relativbewegungen im IKI,
ist sie ein immer wiederkehrendes Element des aus den konstruktiven
Forderungen abgeleiteten Schemas in Abbildung 6.15.

Eine weitere positive Wechselwirkung ist die Realisierung der not-
wendigen Kraft- und Verformungsübertragung zwischen Implantat
und Knochen, die man aus den Betrachtungen zum mechanosensori-
schen System und dem strain shielding erhält. Da die erforderlichen
Deformationen der Knochenmatrix für den substanzerhaltenden Sti-
mulus zunächst zu erhöhten Relativbewegungen im Interface führen,
kann durch die verblockende Wirkung einer stark gefalteten Oberflä-
che dem entgegen gewirkt werden. Da die Orte gleicher Verformung
somit funktionell aber ebenso als Krafteinleitungsfläche dienen, muss
für die konstruktive Umsetzung die notwendige longitudinale Aus-
richtung berücksichtigt werden.

Die konstruktive Umsetzung stark strukturierter Oberflächen un-
terliegt zudem den einschränkenden Bedingungen durch die Forde-
rung nach Formschluss als Konsequenz eines minimierten Repara-
tionsvolumens und der notwendigen Beachtung der Explantierbar-
keit. Mit Blick auf die septischen Lockerungen bieten sich daher Ge-
windegänge oder Spiralen wegen ihres reproduzierbaren Implanta-
tionsweges bzw. rejustierbare Verankerungselemente als Konstruk-
tionsprinzipien an (vgl. Abb. 6.5 a – d).

Berücksichtigt man weitere Konsequenzen aus der Analyse der
physiologischen Grundlagen, insbesondere solche zum Ort der Kraft-
einleitung und Verankerung der Prothese, zeigen sich weitere, ver-
netzte Abhängigkeiten und Wechselwirkungen (Abb. 6.16). So ergibt
sich aus der Forderung nach proximaler Krafteinleitung die bereits
erwähnte Reduzierung der für die Funktionserfüllung zur Verfügung
stehenden Oberfläche. Gleichzeitig führt aber die proximalere Veran-
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Abb. 6.16: Erweiterte Systematik der Designmerkmale. Erweiterte Be-
trachtung der funktionellen Abhängigkeiten, die aus der Forderung nach physiolo-
gischer Krafteinleitung abgeleitet wurden. In der biologisch-orientierten Betrach-
tung stellen die erarbeiteten Forderungen die dauerhafte Implantatverankerung
begünstigende Gestaltungselemente dar. Wechselwirkungen von Designmerkma-
len, die den gleichen Ursprung haben, wurden nicht berücksichtigt.
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kerung zur Berücksichtigung spongiösen Knochens, dessen geringere
Festigkeitswerte zur gegenläufigen Forderung der Oberflächenvergrö-
ßerung führen.

Im Schema der Abbildung 6.16 nicht direkt berücksichtigt sind
die ebenfalls vorhandenen und bereits diskutierten Zusammenhänge
zwischen Ort der Verankerung und erreichbarer Primärstabilität. Die
funktionelle Verknüpfung besteht, wie aufgezeigt, durch die Festig-
keitskennwerte des spongiösen bzw. kompakten Knochens und den
eingeleiteten äußeren Kräften. Diese Abhängigkeiten fordern insbe-
sondere Berücksichtigung bei der Art der zu realisierenden Verklem-
mung sowie dem Maß der Krafteinleitung.

6.2.2 Biologisch-orientiertes Endoprothesendesign

Die Beachtung der Überlegungen zum spongiösen Knochen und den
primären Verankerungszonen führt in Verknüpfung mit obigen Über-
legungen zu einer metaphysär verankerten Endoprothese, deren pri-
mär lasttragende Komponente sich an der stark kalzifizierten Zone
der Drucktrabekel orientiert (vgl. Abb. 6.7 b, S. 138). Eine zusätzliche
Verankerung im Bereich der Zugtrabekel ermöglicht die Realisierung
der notwendigen Rotationsstabilität bei gleichzeitiger Vergrößerung
der lasteinleitenden Implantatoberfläche.

Die Forderung nach formschlüssiger Implantation mit gleichzeiti-
ger Wahrung der Explantationsfähigkeit ließe sich z. B. durch dem
Implantatdesign zugrunde liegende Kreisbögen als Konstruktions-
prinzip der lasttragenden Komponenten realisieren. Die trabekular-
orientierte Gestaltung in Form longitudinaler Krafteinleitungsflächen
kann unter diesem Gesichtspunkt durch rejustierbare Verankerungs-
elemente erzielt werden. Durch Umsetzung des Prinzips der funktio-
nellen Trennung kann dabei die Krafteinleitung longitudinal erfolgen,
während zusätzliche Klemmkräfte (~FK) z. B. auf Basis des Formge-
dächtniseffektes oder Spannbacken die Primärstabilität erhöhen (vgl.
Abb. 6.17).

Alternativ realisieren Spiralen bzw. Gewindegänge als grundlegen-
des Konstruktionsprinzip die Forderung nach formschlüssiger Im-
plantation und Explantierbarkeit (Abb. 6.18). Bei diesen kann durch
entsprechende, konstruktive Auslegung die Forderung nach longitu-
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Abb. 6.17: Implantatoptimierung durch FG-Werkstoffe. Werkstoffe mit
Formgedächtniseffekt bieten eine Möglichkeit, die Forderung nach Formschluss
mit der notwendigen Berücksichtigung der Explantation zu vereinbaren. Pseudo-
elastisches Verhalten von FG-Legierungen kann zudem als substanzerhaltender
Stimulus für den umliegenden Knochen genutzt werden und der Reduzierung von
Spannungsspitzen dienen. Daraus wird ersichtlich, dass weitere Optimierungs-
potentiale neben geometrischen und biochemischen Modifikationen vor allem in
(multi-)funktionalisierten Werkstoffen liegen.

Abb. 6.18: Prinzipskizze Gewinde. Umsetzung der aus der physiologischen
Krafteinleitung abgeleiteten Forderungen durch ein Gewindedesign des Prothe-
senschaftes. Tiefe Gewindegänge realisieren eine große, funktionelle Oberfläche,
die Wahl des Flankenwinkels setzt longitudinale Krafteinleitungsflächen um und
somit die Einleitung von Druckkräften für minimierte Intefacebewegungen. Die
dadurch stark strukturierte Oberfläche schafft die notwendige Verblockung des
IKVs und verbessert durch verstärkte Übertragung der Verformungen auf den
umliegenden Knochen dessen belastungsbedingten Erhalt.
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dinaler Krafteinleitung realisiert werden (~FL). Der Unterschied zwi-
schen trabekulärer Orientierung und Implantationsrichtung bestimmt
dabei den Flankenwinkel der Gewindegänge. Modulare Prothesen er-
lauben auch hier die Realisierung einer hohen Rotationsstabilität
(Abb. 6.19).

Darüber hinaus bieten Gewindegänge die Möglichkeit bei verrin-
gerter Baugröße und damit Implantatvolumen, eine stark vergrößer-

(a) (b)

Abb. 6.19: Biologisch-orientiertes Endoprothesendesign.
(a) Prinzipieller Gestaltungsvorschlag einer metaphysär, spongiös verankerten
Endoprothese mit geteiltem Prothesenkörper zur trabekulär-orientierten Implan-
tation in den primären Verankerungszonen. Die stark vergrößerte, funktionelle
Oberfläche durch das Gewindedesign unterstützt die Vermeidung von lokalen
Überbelastungen, realisiert die notwendige Verblockung des IKVs und bewahrt
die kraftverteilend und vergleichmäßigend wirkende Knochensubstanz durch re-
duziertes Implantatvolumen. Die Verankerung mit zwei an den trabekulären
Strukturen orientierten Komponenten garantiert hohe Rotationsstabilität und
optimierte Krafteinleitung, durch im Mittel longitudinale Krafteinleitungsflä-
chen. (b) Mögliche Modifikation durch veränderten Implantationswinkel. Da-
durch vergrößerte proximale Krafteinleitungsfläche und verbesserte Axialisierung
des Kraftflusses im Übergang zur Diaphyse.
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te, funktionelle Oberfläche zu schaffen. Damit können lokale Über-
belastungen der interagierenden Knochenmatrix vermieden sowie die
geforderte Verblockung zwischen Implantat und Knochen über die ge-
samte Länge des Implantates umgesetzt werden. Dies führt zu der als
notwendig nachgewiesenen Deformation der Knochenmatrix durch
die Schaffung einer Vielzahl von Orten gleicher Bewegung von Im-
plantat und Knochen durch die Gewindeflanken und trägt somit zur
Vermeidung von Abbauvorgängen bei.

Durch die Fertigung des Gewindes mit einem definierten Übermaß
kann die notwendige Primärstabilität auch bei verkürzter Implan-
tatlänge erzielt werden. Die Erzeugung einer derartigen Klemmkraft
hat zudem wegen der longitudinalen Ausrichtung und der durch das
Übermaß einstellbaren Dosierung keine unphysiologische Wirkung
auf das umliegende Knochengewebe. Das reduzierte Implantatvolu-
men bewahrt die kraftverteilende und vergleichmäßigend wirkende
Knochensubstanz.

6.3 Ausblicke und weiterführende
Entwicklungsvorschläge

Allen bisher aufgezeigten Optimierungspotentialen und daraus abge-
leiteten, konstruktiven Verbesserungsvorschlägen ist zu eigen, dass sie
von einem vorrangig elastomechanischen Verständnis der Knochen-
architektur ausgehen. Somit bleibt die im Sinne von Faust [2001]
geforderte biologische Sichtweise nur wenig berücksichtigt, die vor al-
lem hydrodynamische Aspekte der Funktionalität des Knochens im
Blick hat.

Angesichts dieser vorrangig von Copf et al. aufgezeigten Erweite-
rung der Biomechanik des Knochens ist vor allem den stoßdämpfen-
den Eigenschaften des Knochens und der damit verbundenen Span-
nungsvergleichmäßigung Beachtung zu schenken. Diese, insbesondere
im proximalen Ende der lasttragenden Knochen lokalisierte, Funktio-
nalität setzen aktuelle Prothesensysteme nicht um. Ebenso stellt die
von Copf und Holz entwickelte, trabekuläre Prothese (Abb. 6.5 e)
keine grundlegende Umsetzung der aus der Theorie der Hydrodyna-
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mik des Knochens ableitbaren Forderungen dar. Einzig die Bewah-
rung von spongiösem Knochenvolumen und das trabekulär-orientierte
Design kann in diesem Zusammenhang als richtungsweisende Ent-
wicklung angesehen werden.

Das Design herkömmlicher Endoprothesen führt zur wesentlichen
Entfernung der skelettalen Strukturen, denen stoßdämpfende und
energieverzehrende Eigenschaften nachgewiesen werden konnten. Als
Folge der gewählten Resektionslinie betrifft dies grundsätzlich den
lastverteilenden und stoßdämpfenden Gelenkknorpel sowie die zwi-
schen subchondraler Kompakta und Epiphysenfuge liegende, beson-
ders tensuleareiche, Spongiosa. Darüber hinaus werden bei der Im-
plantation von üblichen Schaftprothesen große Bereiche der trabeku-
lären Strukturen der Metaphyse entfernt. Die darin ursprünglich ent-
haltenen, flüssigkeitsgefüllten Röhrensysteme einschließlich der ener-
gieverzehrenden Mechanismen werden dadurch nicht erhalten (siehe
Kap. 3.3.2, S. 52).

Hinzu kommt, dass ein derartiges Endoprothesendesign den Kraft-
fluss der eingeleiteten Gelenkkräfte auf wenige Kontaktflächen zwi-
schen Implantat und Knochen bündelt. Diese Fokussierung führt zu
lokalen Spannungsspitzen und Überbelastungen der betroffenen, knö-
chernen Strukturen sowie die gleichzeitige Lastabschirmung entfern-
terer Bereiche. Zudem erfolgt die Krafteinleitung im kortikalen Kno-
chen, der von seiner Physiologie nicht vorrangig für die Stoßdämpfung
ausgelegt ist. Diese Fehlbelastung wird verstärkt durch die nachge-
wiesene, unphysiologische Krafteinleitung durch die radialen Kraft-
komponenten und Schubbeanspruchungen im Interface.

Für die weiterführende Implantatoptimierung wird daher empfoh-
len, stoßdämpfende und lastverteilende Mechanismen verstärkt zu be-
rücksichtigen und zu realisieren. Erste Annäherungen an die Schaf-
fung physiologischer Bedingungen im Knochen stellen bereits die Er-
höhung der lasteinleitenden Oberfläche sowie die Nutzung anisotro-
per Werkstoffeigenschaften für die kontrollierte Kraftflussleitung dar.
Ebenso dienen die vorgeschlagenen Domänen höherer Nachgiebigkeit
im Inneren des Implantates zur besseren Berücksichtigung der Bio-
mechanik des Knochens. Als Zonen höherer Elastizität können sie die
Kraftwirkungen im Sinne eines zwischengeschalteten Federelementes
zwischen lasteinleitendem Implantatkern und lastausleitendem Im-
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plantatmantel vermitteln (Abb. 6.20 b). Bei Verwendung von pseu-
doelastischen Werkstoffen ist eine Filterung der auftretenden Span-
nungsspitzen, einschließlich energieverzehrender Mechanismen, denk-
bar (vgl. Abb. 6.10).

Weitere Verbesserungsmöglichkeiten bietet die Umsetzung hydro-
dynamischer Mechanismen der Knochenmechanik (Abb. 6.20). Zu-
sätzliche, in die Schwammstruktur der nachgiebigen Bereiche inte-
grierte, kompressible und zähflüssige Medien können dabei die dämp-
fende und dissipative Wirkung nach knöchernem Vorbild überneh-
men (vgl. Abb. 6.20 a). Mit Blick auf eine bionisch inspirierte Prothe-
senentwicklung nach biologischem Vorbild sei in diesem Zusammen-
hang auf den Bau und die Wirkungsweise biologischer Stoßdämpfer
verwiesen. Dort findet man nach Nachtigall [2002, S. 127] eben-
falls die dreischichtige Sandwichbauweise mit eingeschlossener, stoß-
vermittelnder Zwischenschicht.

Lastleitende Flüssigkeiten würden zudem durch den sich aufbau-
enden hydrostatischen Druck zur angestrebten, gleichmäßigen Kraft-
verteilung führen. Durch die richtungsgleiche Wirkung des hydrosta-
tischen Drucks im Inneren der flüssigkeitsgefüllten Matrix wirken die
auftretenden Kräfte gleichmäßig nach allen Richtungen und dadurch
gleichmäßig verteilt auf den Implantatmantel. Durch unterschiedlich
starke Wandungen kann die Kraftauskopplung auf den umliegenden
Knochen dann wieder gerichtet erfolgen und somit die Schaffung de-
finierter Krafteinleitungsflächen realisiert werden (Abb. 6.20 c).

Im Zusammenhang mit der Resektion des Gelenkknorpels und der
Forderung nach gleichmäßiger Krafteinleitung ist ebenso die verän-
derte Krafteinleitung in künstlichen Gelenken zu beachten. Da der
Gelenkknorpel durch die Wirkung der Gelenkflüssigkeit ein hydrody-
namisches Lager darstellt, erfolgt die Lasteinleitung in den distalen
Gelenkpartner vergleichmäßigt [Garbe 1998]. In technischen Reib-
paarungen fehlt die hydrostatische Wirkung der Flüssigkeitsschmie-
rung, so dass die Krafteinleitung nahezu punktförmig und daher mit
dominanter Vorzugsrichtung erfolgt. Für die weitere Optimierung en-
doprothetischer Gelenke ist daher der Erhalt der Gelenkflüssigkeit er-
zeugenden Strukturen zu empfehlen. Diese können der Realisierung
einer lastvergleichmäßigenden Flüssigkeitsschmierung auch bei tech-
nischer Reibpaarung dienen.
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(a)

(b) (c) (d)

Abb. 6.20: Hydrodynamische Endoprothetik. Durch Berücksichtigung und
Umsetzung hydrodynamischer Aspekte nach dem Vorbild der Biomechanik des
Knochens eröffnen sich neue Optimierungspotentiale für die Endoprothetik (a).
Kraftleitung durch Flüssigkeiten verstärkt die gleichmäßige Verteilung der einge-

168



6.3 Ausblicke und weiterführende Entwicklungsvorschläge

Abb. 6.20 (Fortsetzung): leiteten Kräfte und ihre physiologischere Übertra-
gung in den Knochen. (b) Metallschwämme im Inneren des Implantates, die
als Bereiche höherer Nachgiebigkeit zur Minimierung der Mikrobewegungen im
IKI die Kraftwirkungen zwischen Implantatkern und -mantel vermitteln , können
durch integrierte Flüssigkeiten weiter funktionalisiert werden. Die hydrostatische
Druckverteilung in Flüssigkeiten führt zur gleichmäßigen Lastverteilung auf alle
Kontaktflächen (c). Durch unterschiedlich steife Bereiche im Mantel kann der
Kraftfluss in den Knochen hingegen gerichtet erfolgen. (d) Offenporige Materi-
alien ermöglichen den lastinduzierten Flüssigkeitsfluss zwischen Implantat- und
Knochenvolumen, wodurch die Knochenmatrix mit dem mechanosensorischen
System nicht mehr von der Lastwirkung abgeschirmt ist.

Den zweiten Schwerpunkt hydrodynamischer Aspekte der Kno-
chenphysiologie stellt der ausführlich dargestellte Wirkungsmecha-
nismus des mechanosensorischen Systems dar. Wie beim makrosko-
pisch und vorrangig biomechanisch wirkenden hydrodynamischen Sys-
tem nach Copf et al. sind es strömende Flüssigkeiten, die eine zen-
trale Rolle für die Funktionalität des Knochens spielen. Daraus re-
sultiert aus funktioneller, mechanistischer Sicht die Verlagerung des
ursächlichen Hintergrundes der periprothetischen Knochenatrophie
vom stress shielding hin zum strain shielding. Das unterstreicht ein-
mal mehr die Forderung, als Ursache des Knochenschwundes fehlende
Verformungen der Knochenmatrix zu berücksichtigen. Wie bereits in
den elastomechanisch geprägten Kapiteln dargestellt, ergibt sich dies
aus der fehlenden Verblockung von Implantat und Knochen, in des-
sen Folge keine messbaren Flüssigkeitsströme induziert werden (vgl.
Abb. 6.21).

Mit Blick auf das mechanosensorische System und der Notwendig-
keit des Vorhandenseins von strömenden Flüssigkeiten ist daher eben-
so der großvolumige Erhalt von Knochensubstanz zu fordern (mini-
mierte Defektsituation). Diese Forderung gilt, solange in technischen
Implantaten keine Möglichkeit zur Interaktion und Kommunikation
mit dem umliegenden Knochen auf dieser Ebene realisiert ist.

In diesem Zusammenhang erlangt die experimentell nachgewiesene
Korrelation von Druckschwankungen im medullären bzw. spongiösen
Raum und die daraus folgenden adaptiven Umbauprozesse grundle-
gende Bedeutung für die Implantatoptimierung. Die durch den tech-
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Abb. 6.21: Mechanosensorisch-orientierte Optimierungspotentiale.
In Ergänzung zu den herkömmlichen Überlegungen zur Reduzierung des stress-
shieldings und belastungsbedingter Lockerungsursachen von Implantaten, bietet
das funktionelle Verständnis des mechanosensorischen Systems des Knochens wei-
tere Optimierungspotentiale auf unterschiedlicher Ebene (symbolisiert durch die
Pfeile). Neben der Reduzierung der Lastabschirmung (stress) führt eine verbes-
serte Auskopplung von Deformationen (strain) zum besseren, funktionellen Er-
halt des periprothetischen Knochens. Wegen der Interaktion zweier verschiedener
Materialien ist dabei besonders auf die resultierenden Relativbewegungen zu ach-
ten. Die Berücksichtigung hydrodynamischer Aspekte in der Implantatentwick-
lung eröffnet zudem die Möglichkeit, direkt auf der Ebene der spannungsindu-
zierten Flüssigkeiten (fluid flow) Fehlfunktionen in der funktionellen Anpassung
zu kompensieren.

nischen Fremdkörper unterbundene Kommunikation mittels zirkulie-
render Flüssigkeiten zwischen lastbeanspruchten, metallischen und
knöchernen Volumen [siehe Engelhardt 1983, S. 21] kann dem-
nach als Ursache für fehlerhafte Umbauprozesse des umliegenden
Knochens angesehen werden.

Aus der gedanklichen Weiterentwicklung obiger hydrodynamischer
Endoprothese ergibt sich die Verwendung offenporiger Werkstoffe für
die Lasteinleitungsflächen. Dadurch wird ermöglicht, dass im Implan-
tatinneren belastungsbedingt zirkulierende Flüssigkeiten in die um-
liegende Knochenmatrix gepresst werden. Auf den Kern des Implan-
tates wirkende Kräfte führen somit trotz dominantem Kraftfluss im
Implantat zu einem knochenerhaltenden Stimulus, bei gleichzeitig re-
duzierten Relativbewegungen im IKI durch den verformungsstabilen
Implantatmantel.
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Diese Überlegungen korrelieren mit den experimentellen Ergebnis-
sen, aus denen nicht lokale Dehnungswerte, sondern globale Deh-
nungsverteilungen als wichtiger adaptiver Stimulus identifiziert wur-
den. Durch das aus mechanosensorischer Sicht tote Volumen des Im-
plantatraumes wird aber die Registrierung der aktuellen Dehnungs-
verteilung unterbunden. Im Umkehrschluss stellen somit fehlende Be-
lastungsinformationen aus dem Implantatvolumen die Ursache fehl-
gesteuerter Knochenumbauprozesse dar.

Notwendige Voraussetzung für eine derartige Implantatentwick-
lung ist aber die weitere, experimentelle Bestätigung des bisher vor-
rangig theoretisch angenommenen Zusammenhangs zwischen zirku-
lierender intraossaler Flüssigkeit nach Copf et al. und dem zirkulie-
renden bone fluid der Theorie der Mechanosensorik. Durch den in die-
ser Arbeit aus den pyhsiologischen Grundlagen abgeleiteten funktio-
nellen Zusammenhang zwischen intraspongiösen Druckschwankun-
gen und dem zentralen Mechanismus des mechanosensorischen Sys-
tems erfahren die hydrodynamischen Wirkmechanismen im Knochen
eine weitere Aufwertung. Daraus folgt deren notwendige Berücksich-
tigung für die Implantatoptimierung und die Umsetzung der daraus
abgeleiteten Optimierungspotentiale.

Zugleich wird solch eine Implantatoptimierung der bionisch inspi-
rierten Forderung nach Funktionsintegration gerecht. Im Implantat
geschaffene Strukturen werden zentraler Bestandteil einer zunehmen-
den Multifunktionalität. So dienen bei den beispielhaft aufgeführten
Optimierungsvorschlägen Bereiche einer schwammartigen Metallma-
trix als Relativbewegungen reduzierende Vermittlerschicht zur Stoß-
dämpfung sowie zur Realisierung einer Leichtbauweise. Durch die Po-
rösität wird nicht nur durch lokal angepasste Elastizität das Verfor-
mungsverhalten des Implantates optimiert, sondern durch die gezielte
Strukturierung der inneren Architektur des Implantates lassen sich
darüber hinaus anisotrope Werkstückeigenschaften realisiert. Im Zu-
sammenspiel mit integrierten, biokompatiblen Flüssigkeiten wird des
Weiteren die Möglichkeit einer wegweisenden Implantat-Knochen-
Kommunikation geschaffen.

Aus der Komplexität der geometrischen und werkstofflichen Zu-
sammenhänge wird mit Blick auf die lasttragende Funktion des Im-
plantates ersichtlich, dass den konstruktiven Prozess unterstützende
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Berechnungen mittels FEM empfehlenswert sind. Dafür sollten, den
Mechanismus des mechanosensorischen Systems berücksichtigende,
Algorithmen für die Simulation adaptiver Umbauprozesse im Kno-
chen entwickelt werden. Zusätzlich bietet es sich an, derartige Simu-
lationen mit Algorithmen der CAO und an der SKO-Methode ange-
lehnten Verfahren zu kombiniert. Ziel sollte es sein, nicht eine konkre-
te Implantatgeometrie als Grundlage der Simulation der knöchernen
Umbauprozesse zu verwenden (herkömmliche, technisch-orientierte
Sichtweise), sondern auf der knöchernen Mechanoregulation basie-
rende Optimierungsalgorithmen auf ein z. B. parametrisch-definiertes
Implantatdesign anzuwenden (biologisch-orientierte Sichtweise) [Ko-
walczyk 2001; Mattheck 1997; Nachtigall 2002].
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Zusammenfassung

Der in dieser Arbeit vorgestellte Optimierungsprozess des Implan-
tatdesigns verfolgte einen biologisch-orientierten Ansatz der funktio-
nellen Betrachtung der Implantat-Knochen-Interaktion. Ziel war es,
die bisher häufig als Störgröße und Versagensursache angesehenen,
knocheninternen Vorgänge, als Potential für die verbesserte knöcher-
ne Integration und der dauerhaften, lasttragenden Verankerung dar-
zustellen. Optimierungspotentiale wurden daher aus den knochenim-
manenten Mechanismen und Gesetzmäßigkeiten der Ausbildung, Hei-
lung und Anpassungsfähigkeit von knöchernen Strukturen abgeleitet.

Ausgangspunkt war die nahe liegende Annahme, dass identische,
regenerative und reparative Prozesse sowohl bei der Knochenheilung
als auch bei der Einheilung von Implantaten in Knochengewebe ab-
laufen. Beide stellen in einem allgemeinen Sinne Defektsituationen
dar, die eine Wiederherstellung der ursprünglichen Funktionalität
erfordern. Bei der Interaktion dieses hochgradig anpassungsfähigen
Gewebes mit starren, technischen Werkstoffen muss, für eine optima-
le Nutzung des knochenimmanenten, biologischen Potentials, daher
dessen hohe Komplexität der funktionellen Abhängigkeiten ausrei-
chend berücksichtigt werden.

Durch die nachgewiesene Analogie ist es möglich, Erkenntnisse aus
der mechanisch geprägten Gewebedifferenzierung, den Gesetzmäßig-
keiten der Ossifikation und der Frakturheilung auf die Vorgänge im
Implantat-Knochen-Interface zu übertragen und in ein optimiertes
Implantatdesign zu überführen. Mechanische Rahmenbedingungen,
die als vorteilhaft für die Heilung in der Literatur nachgewiesen wur-
den, wirken somit fördernd auf die knöcherne Integration (Osseointe-
gration) der lasttragenden Implantate. Im Sinne der Förderung der
Einheilung durch die Verstärkung stimulierender und der Vermei-
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Kapitel 7 Zusammenfassung

dung inhibitorischer Bedingungen wurde das Konzept der geleite-
ten Osteoneogenese formuliert, welches in konkreten, konstruktiven
Vorschlägen für das Implantatdesign mündete. Diese betreffen ins-
besondere die longitudinale Ausrichtung der Krafteinleitungsflächen,
die Vergrößerung der funktionellen Oberfläche, die Realisierung eines
minimalen Reparationsvolumens sowie die konstruktive Gewährleis-
tung von hoher Interfacestabilität.

Derart optimierte Implantate ermöglichen eine verbesserte Osseoin-
tegration, die Grundvoraussetzung für die dauerhafte, lasttragende
Verankerung im Knochen ist. Für die Betrachtung der permanenten
Aufrechterhaltung der Interfacestabilität war die Schlussfolgerung,
dass im Knochen stetig stattfindende Umbauvorgänge auch im pe-
riprothetischen Knochen wirken, Ausgangspunkt. Deren Verständnis
ist Voraussetzung, um diese adaptive Fähigkeiten für die veränderte
Belastungssituation nach Implantation optimal auszuschöpfen.

Daraus resultierende Optimierungspotentiale wurden durch eine
umfassende Darstellung der physiologischen und morphologischen
Grundlagen für den Designprozess zugänglich gemacht. Diese umfasst
die ausführliche Aufarbeitung der Mechanosensorik des Knochens als
Grundlage der strukturellen Umbauvorgänge sowie die Biomechanik
der so entstehenden Knochenarchitektur. Diese spiegelt im beson-
deren Maße die optimalen, mechanischen Bedingungen im Knochen
wider, wie sie nach Implantation bestmöglich zu reproduzieren sind,
um atrophische Umbauprozesse fördernde Faktoren zu minimieren.

Durch das daraus abgeleitete Verständnis des Kraftflusses im Kno-
chen und des Ursachengefüges der Relativbewegungen im Interface
konnte ein umfassenderes Erklärungsmodell für die aseptischen Lo-
ckerungen entwickelt werden. Dessen Konsequenz ist die Notwen-
digkeit einer konstruktiv zu realisierenden Verblockung des IKVs.
Dadurch können gleichzeitig kraft- und deformationsauskoppelnde
Kontaktflächen geschaffen werden.

Ergänzend dazu wurde die besondere Bedeutung der Spongiosa
für das zukünftige Implantatdesign aufgezeigt. Als deren verallge-
meinerte Konsequenz wurde als Leitgedanke der weiteren Implan-
tatentwicklung die Stimulation heilungs- und anpassungsfördernder,
knochenimmanenter Mechanismen sowie die Vermeidung inhibitori-
scher Bedingungen durch das Implantatdesign formuliert.
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Als Synthese der zum Teil zunächst gegensätzlichen Forderungen
wurde im Sinne eines konkretisierten – aber beispielhaften – Gestal-
tungsvorschlags ein metaphysär verschraubtes Implantatdesign aus-
gearbeitet. Wesentliche Geometriemerkmale sind dabei die geteilte,
spongiöse Verankerung in den aufgezeigten, primären Verankerungs-
zonen zur Realisierung hoher Rotationsstabilität und die trabekulär-
orientierte Krafteinleitung durch eine belastungsgerechte Gewinde-
geometrie. Diese realisiert darüber hinaus die notwendige Beachtung
der Explantierbarkeit und das geringe Reparationsvolumen durch
Formschluss.

Als Erweiterung des vorrangig elastomechanisch geprägten Ver-
ständnisses der Biomechanik des Knochens konnten hydrodynami-
sche Aspekte integriert werden. Insbesondere die lastverteilende, ver-
gleichmäßigende und stoßdämpfende Wirkung der flüssigkeitsgetränk-
ten Spongiosa konnte in neuartige Designvorschläge für Implantate
überführt werden. Die vorgestellte, hydrodynamische Endoprothese
realisiert lastverteilende und stoßdämpfende Eigenschaften nach knö-
chernem Vorbild und stellt somit einen weiterführenden Schritt des
bionisch inspirierten Implantatdesigns dar.

Hinzu kommt, dass der zentrale Wirkmechanismus des mechano-
sensorischen – und damit ebenfalls des regulatorischen – Systems des
Knochens spannungsinduzierte Flüssigkeitsströme in der Knochen-
matrix sind. Ausgehend von den physiologischen Grundlagen und
den aktuellen, experimentellen Erkenntnissen wird daher ein funktio-
neller Zusammenhang zwischen intraspongiösen Druckschwankungen
der intraossalen Flüssigkeit und den Flüssigkeitsströmen im lakunär-
canaliculären Netzwerk vermutet. Fehlerhafte Anpassungsprozesse
im periprothetischen Knochen sind demnach auf die fehlende, flüssig-
keitsvermittelte Kommunikation von technischem Implantat und le-
bendem Knochen zurückzuführen. Die umfassendere Integration der
technischen Implantate durch Erweiterung deren Funktionalität (ins-
besondere durch multifunktionale Werkstoffe) in die flüssigkeitsver-
mittelte Knochenphysiologie stellt eine grundlegende Neuerung der
Endoprothetik dar. Weitere experimentelle Untersuchungen zur Hy-
drodynamik des Knochens sind notwendig und empfehlenswert, um
dieses aufgezeigte Optimierungspotential näher zu konkretisieren.
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möglichen technischen Anwendung. Macro Kobal & Co.

Bitsakos, C.; Kerner, J.; Fisher, I. und Amis, A. A. (2005): The effect of
muscle loading on the simulation of bone remodelling in the proximal femur.
Journal of Biomechanics 38:133–139.

Bonewald, L. F. (2006): Mechanosensation and Transduction in Osteocytes.
Bonekey Osteovision 3(10):7–15.

Bousquet, G. und Bornand, F. (1983): Die verschraubte Intramedulläre Hüft-
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Benjamin Franklin der Freien Universität Berlin, Institut für Pathologie, Fach-
bereich Humanmedizin.

Majeska, R. J. (2001): Cell Biology of Bone. In: Cowin [2001a] Seiten 2:1–24.

Mak, A. F. T. (1990): Streaming Potential in Bone. In: Mow et al. [1990] Seiten
175–194.

Maquet, P. (1992): Wolff’s Law. In: Regling [1992] Seiten 31–33.

Markaki, A. E. und Clyne, W. (2004): Magneto-mechanical stimulation of bone
growth in a bonded array of ferromagnetic fibres. Biomaterials 25:4805–4815.

Markaki, A. E. und Clyne, W. T. (2005): Magneto-Mechanical Bone Growth
Stimulation by Actuation of Highly Porous Ferromagnetic Fibre Arrays. Inter-
national Symposium on Smart Materials Nano-, and Micro-Smart Systems,
Biomedical Applications of Micro- and Nanoengineering II, Australia.

Martin, R. B.; Burr, D. B. und Sharkey, N. A. (1998): Skeletal Tissue Me-
chanics. New York, Berlin, Heidelberg: Springer-Verlag.

Matsushita, T. und Kurokawa, T. (1998): Comparison of cyclic compression,
cyclic distraction and rigid fixation. Bone healing in rabbits. Acta Orthopaedica
Scandinavica 69(1):95–98.

Mattheck, C. (1997): Design in der Natur: der Baum als Lehrmeister. 3., über-
arb. u. erw. Neuaufl. Freiburg im Breisgau: Rombach.

190



Literaturverzeichnis

McKoy, B. E.; An, Y. H. und Friedman, R. J. (2000): Factors Affecting the
Strength of the Bone-Implant Interface. In: An und Draughn [2000] Seiten
439–451.

McLeod, K. J. und Rubin, C. T. (1990): Frequency Specific Modulation of
Bone Adaptation by Induced Electric Fields. Journal of Theoretical Biology
145(3):385–96.

McLeod, K. J. und Rubin, C. T. (1992): The effect of low-frequency electrical
fields on osteogenesis. Journal of Bone & Joint Surgery Am. 74(6):920–929.

McLeod, K. J.; Rubin, C. T.; Otter, M. W. und Qin, Y. X. (1998): Skeletal
cell stresses and bone adaptation. Am J Med Sci 316(3):176–183.

McLeod, K. J.; Turner, A. S.; Mallinckrodt, C. H. und Rubin, C. T. (1999):
Frequency and duration optimization of dynamic loading protocols for the re-
versal of osteopenia. 45th Annual Meeting of the Orthopaedic Research Socie-
ty, Anaheim, California 571.
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