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Zusammenfassung

Die ausgedehnte Indikation beim Einsatz der
unaufgebohrten Marknagelung führte ver-
mehrt zu Berichten über steigende Kompli-
kationsraten, insbesondere im distalen An-
teil der Tibia. Ziel dieser Studie war, durch ein
Verständnis der Belastung von Implantat
und frakturiertem Knochen Grenzindikatio-
nen aufgrund biomechanischer Faktoren zu
identifizieren. In Finite-Element-Analysen
der humanen Tibia wurden horizontale De-
fektsituationen und die Stabilisierung durch
eine unaufgebohrte Marknagelung simu-
liert. Die Analyse umfasste proximale und
distale Grenzindikationen für den Einsatz
des Implantats. Die Ergebnisse dieser Studie
zeigen bei Berücksichtigung aller Muskel-
und Gelenkkräfte eine deutliche Entlastung
der Knochensegmente. Die unaufgebohrte
Marknagelung zeigt deutlich reduzierte
axiale Kompression und ausgeprägte Scher-
beanspruchung der distalen Defekte. Neben
biologischen Faktoren könnten auch biome-
chanische Einflüsse Ursache der berichteten
Komplikationen sein. Aus biomechanischer
Sicht ist die Stabilisierung von distalen Tibia-
schaftfrakturen insbesondere bei fehlender
fibularer Abstützung durch alleinige unauf-
gebohrte Marknagelung zurückhaltend ein-
zusetzen.
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Marknägel sind seit Jahrzehnten häu-
fig verwendete Fixationssysteme für die
chirurgische Versorgung dia- und meta-
physärer Frakturen. Sie wurden in den
vergangenen Jahren stark verbessert und
ihre Indikationen z. T. weit ausgedehnt
[13]. Die unaufgebohrte Marknagelung
begünstigt die Biologie auf Kosten der er-
reichbaren mechanischen Stabilität [16].
Da ein gewisses Maß an mechanischer
Stabilität dennoch für eine schnelle und
unkomplizierte Heilung nötig ist, ist es
wichtig,die Grenzen der unaufgebohrten
Marknagelung zu kennen [26].

Die Heilung von Frakturen ist ein
komplexer Vorgang und wird durch vie-
le Faktoren beeinflusst. Das Ausmaß der
initialen Verletzung hat den größten
Einfluss auf das klinische Ergebnis [18].
Zusätzlich beeinflusst die mechanische
Stabilität der Osteosynthese den Hei-
lungsprozess. Durch experimentelle Un-
tersuchungen wurden Parameter identi-
fiziert, die einen Einfluss auf das Hei-
lungsergebnis aufwiesen: Bedeutsam er-
wiesen sich unter anderen die Weite des
Frakturspalts und das Ausmaß als auch
die Rate der interfragmentären Deh-
nung [3]. Die Art der Belastung, die An-
zahl der Zyklen und der zeitliche Ablauf
des mechanischen Stimulus sind eben-
falls von wesentlicher Bedeutung für
den Heilungsfortschritt [12].

Der Erweiterung der Indikationen
der unaufgebohrten Marknagelung der
Tibia für die metaphysären Regionen
folgten gehäuft Berichte über Komplika-
tionen [1, 9, 17]. Während Grenzindika-

tionen im proximalen Drittel (Probleme
bei der Insertion des Nagels) bekannt
sind [21], sind Einschränkungen für die
Anwendung im distalen Drittel nicht for-
muliert. In einer Studie der „Clinical Do-
cumentation and Investigation“ der AO,
Davos, wurde die Behandlung von
Schaftfrakturen der Tibia in Schweizer
Kliniken zwischen 1994 und 1997 analy-
siert [11].Von 94 Fällen, die mit unaufge-
bohrter Marknagelung behandelt wur-
den, zeigten 17 Fälle eine verspätete Hei-
lung; 15 dieser Fälle waren einfache Quer-
frakturen; 10 dieser Frakturen lagen im
distalen Drittel des Knochens und muss-
ten erneut operiert werden, um ein Aus-
heilen zu erreichen. Bei Komplikationen
im distalen Drittel der Tibia wurden kei-
ne begleitenden Schäden der Weichteile
dokumentiert. Die Komplikationen bei
unaufgebohrter Marknagelung stellen
die generelle Bevorzugung der biologi-
schen Bedingungen auf Kosten der me-
chanischen Stabilität in Frage.

In-vitro-Experimente werden häu-
fig angewandt,um die Eignung einer Os-
teosynthese im Vorfeld eines klinischen
Einsatzes darzustellen [6, 24, 25]. Diese
Studien liefern Information über die
Steifigkeit des Verbunds aus Implantat
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Mechanical borderline indications in the
treatment of unreamed tibial nailing

Abstract

The extended usage of unreamed tibial nail-
ing resulted in reports of an increased rate 
of complications, especially for the distal
portion of the tibia.The goal was to gain a
thorough understanding of the load-sharing
mechanism between unreamed nail and
bone in a fractured tibia, and to identify bor-
derline indications due to biomechanical fac-
tors. In finite element analyses of a human ti-
bia, horizontal defects were modeled using
unreamed nailing for five different fracture
locations, including proximal and distal bor-
derline indications for this treatment me-
thod.The findings of this study show that
with all muscle and joint contact forces inclu-
ded, nailing leads to considerable unloading
of the interlocked bone segments.Unreamed
nailing of the distal defect results in an extre-
mely low axial and high shear strain between
the fragments.Apart from biological reasons,
clinical problems reported for distal fractures
may be due to the less favorable mechanical
conditions in unreamed nailing.From a bio-
mechanical perspective, the treatment of dis-
tal tibial shaft fractures with unreamed nai-
ling without additional fragment contact or
without stabilizing the fibula should be care-
fully reconsidered.
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und Knochen.Aussagen über die Vertei-
lung der Belastung zwischen Implantat
und Knochen unter physiologischen Be-
lastungen sind jedoch nicht möglich.
Die Hypothese der vorliegenden Arbeit
war, dass sich unter muskuloskelettalen
Belastungen die mechanischen Rah-
menbedingungen für die Heilung dista-
ler Defekte von denjenigen proximaler
und diaphysärer Defektsituationen un-
terscheiden.

Ziel dieser Arbeit war die Analyse
der Lastverteilung zwischen unaufge-
bohrtem Nagel und Knochen in einer
frakturierten Tibia unter angenähert
physiologischen Belastungen: Die me-
chanischen Limitationen der unaufge-
bohrten Marknagelung sollten abge-
schätzt und mit den vorliegenden klini-
schen Erfahrungen verglichen werden.

Material und Methode

Basis für die Analyse der mechanischen
Bedingungen war die Anatomie der Ti-
bia des „visible human“ (Nationalbiblio-
thek der Medizin, Washington). Die in-
neren und äußeren Konturen der Korti-
kalis wurden aus den CT-Bildern dieses
Datensatzes bestimmt. Die CT-Schnitte
standen für die proximale und distale
Epi- und Metaphyse mit einem Zwi-
schenraum von 1–2 mm und für die Dia-
physe mit einem Zwischenraum von
3 mm zur Verfügung. Die Gesamtlänge
der Tibia betrug 407 mm (Abb. 1).

Die Behandlung horizontaler De-
fekte mit unaufgebohrter Marknagelung
wurde an fünf unabhängigen Finite-Ele-
ment-Modellen simuliert. Die Defekt-
lokalisationen wurden gleichmäßig
entlang der Tibiaschaftachse verteilt
(s. Abb. 1). Die proximale als auch die
distale Defektlage wurde derart ausge-
wählt, dass sie einer Grenzindikation in
der Versorgung mit einem unaufgebohr-
ten Nagel entsprach. Eine minimale Dis-
tanz von 10 mm verblieb zwischen Ver-
riegelungsbolzen und korrespondieren-
dem Defektrand. Eine 11-mm-Defekt-
breite verhinderte jeglichen knöchernen
Kontakt der Fragmentenden und stellte
eine kritische mechanische Situation
dar. Die Defekte wurden gemäss der AO-
Klassifizierung als Typ C eingestuft. Zu-
sätzlich zum Defekt der Tibia wurde eine
Fraktur bzw. Osteotomie der Fibula an-
genommen.

In jedem Modell wurde eine Stabili-
sierung durch einen unaufgebohrten

Marknagel simuliert (UTN, 9 mm, Syn-
thes Bochum). Die geometrischen Ei-
genschaften des Nagels wurden techni-
schen Zeichnungen entnommen. Ent-
sprechend den Herstellerangaben ist ein
Nagel von 380 mm Länge für alle 5 De-
fektsituationen angemessen (s. Abb. 1).
Die Form des medullären Kanals be-
stimmte die endgültige Position des Na-
gels innerhalb der Tibia; 3 distale und 2
proximale Verriegelungsbolzen wurden
zur Stabilisierung der Knochenfrag-
mente simuliert (Range 3,2–3,9 mm).

Die Finite-Element-Netzerzeugung
stützte sich auf dreidimensionale (3D-)
Oberflächen, die die äußere und innere
Geometrie der intakten Tibia und die
Geometrie des Implantats darstellten.
Ein 3D-Finite-Element-Modell wurde
unter Verwendung der TrueGrid-Sofwa-
re zur Netzerzeugung entwickelt (XYZ
Scientific Applications, Inc.). 8-knötige
Quaderelemente wurden verwandt, um
Kortex, trabekulären Knochen und Na-
gel zu modellieren (s.Abb. 1). Das intak-
te Knochenmodell bestand aus 5947
Quaderelementen. Das Modell der mit
Nagel versorgten Tibia bestand aus 5771
Quaderelementen für den Knochen, 296
für den Nagel und 54 elastischen Lini-
enelementen zum Simulieren der 4 Ver-
riegelungsbolzen. Um die Konvergenz
der Ergebnisse des Finite-Element-Mo-
dells zu testen, wurden für das intakte
Modell Oberflächendehnungen mit so-
wohl linearen als auch quadratischen
Elementen berechnet.

In einem 2.Schritt wurde die Kortex
anstelle eines einfachen Elementmusters
durch eine doppelte Elementreihe mo-
delliert. Entlang des Tibiaschafts wurde
der Kontakt zwischen Knochen und Na-
gel durch spezielle Kontaktelemente mo-
delliert. In der proximalen und distalen
Epiphyse als auch innerhalb des medul-
lären Kanals wurde zwischen 320 Kno-
chenelementen einerseits und 164 an-
grenzenden Nagelelementen anderer-
seits ein Kontakt definiert (s.Abb. 1).Der
Kontakt der Oberflächen von Nagel und
innerer Kortex wurde mit einer Toleranz
von ±0,1 mm definiert (1,1% des Nagel-
durchmessers). Die Reibung zwischen
Nagel und innerer Kortex wurde als ge-
ring angenommen.

Als Implantatmaterial (Nägel und
Bolzen) wurde eine Titanlegierung
(Ti6AL7Nb, linear elastisch, isotrop und
homogen) mit einem Elastizitätsmodul
von 110.000 MPa und einer Querkon-
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traktionszahl von ν=0,30 gewählt. Für
die Tibia wurden unterschiedliche Ma-
terialeigenschaften für Kortex, trabeku-
lären Knochen und Defekt definiert. Die
Materialeigenschaften des trabekulären
Knochens wurde in erster Näherung als
linear elastisch, isotrop und homogen
mit E=700 MPa und ν=0,20 modelliert
[15]. Für die Defektregion wurden Mate-
rialeigenschaften von neu gebildetem
Knochen mit einem geringen Elastizi-
tätsmodul von 5 MPa und nahezu in-
kompressiblen Eigenschaften (ν=0,45)
gewählt [4]. Die Steifigkeit der Kortex
wurde mit E=17.000 MPa und die Quer-
kontraktion mit ν=0,30 gewählt [8].

Die Ansätze der Muskeln und Liga-
mente, Kraftbeträge und Richtungen
wurden aus der Literatur entnommen
[2] und durch Skalieren an das Modell
der Tibia angepasst [7]. Nur solche Mus-
keln und Ligamente, die eine direkte
Kraftwirkung auf die Tibia haben, wur-
den berücksichtigt. Muskelzüge und Li-
gamente wurden als gerade Verbin-
dungslinien zwischen Ursprung und
Ansatz modelliert. Wo nötig, wurde ein
Wickeln um knöcherne Konturen mo-
delliert [5].

Alle Daten wurden in ein rechthän-
diges, kartesisches Koordinatensystem
mit Ursprung im OSG übertragen (Zen-
troid der tibiokalkanealen Gelenkfläche).
Die Z-Achse verlief parallel zur Tibia-
schaftachse. Die X-Achse verlief senk-
recht zu einer Verbindungslinie durch
den medialen und lateralen Malleolus
und war frontal orientiert. Die Y-Achse
war nach lateral orientiert (s.Abb. 1).

Die Gelenkkräfte an Knie und
Sprunggelenk wurden aus den das je-
weilige Gelenk überspannenden Mus-
kel- und Ligamentkräften bestimmt
(Gleichung 1 s. unten): Für jedes Gelenk
war die Kontaktkraft (Fc) die Vektor-
summe aus resultierender Gelenkkraft
(Fres) und den das Gelenk überspannen-
den Muskel- und Ligamentkräften
(Fmi).

�Fc=�Fres+�
i
�Fmi

Die Kontaktkraft am Kniegelenk wurde
zu 40% auf das laterale Plateau und zu
60% auf das mediale Plateau verteilt [15].
Die belasteten Knotenpunkte deckten
eine Fläche von etwa 468 mm2 medial
und 297 mm2 lateral ab [19].Die tibiokal-

kaneale Gelenkfläche wurde gleichmäßig
belastet (s.Abb. 1).

Aus dem Gangzyklus wurde ein
Moment maximaler Muskelaktivität für
die Finite-Element-Analyse ausgewählt
(45% des gesamten Gangzyklus). Dieser
Moment im Gangzyklus entspricht dem
2. Maximum der Bodenreaktionskraft,
einem Moment maximaler Dehnung der
Vorderkante der Tibia [23].

Spannungs- und Dehnungsvertei-
lungen wurden für einen angenähert
physiologischen Lastfall berechnet [7].
Die Beanspruchung des Implantats wur-
de als Von-Mises-Spannung entlang der
vorderen und hinteren Kante des Im-
plantats bestimmt. Die tibialen Bean-
spruchungen wurden durch die Haupt-
dehnungen (Größe und Orientierung)
dargestellt. Die Verteilung der Haupt-
dehnungen der intakten Tibia wurde mit
den Dehnungen der frakturierten Tibia
für die 5 verschiedenen Defektsituatio-
nen verglichen. Die Dehnungen wurden
entlang eines Pfades auf der posterome-
dialen Seite der Tibia abgebildet. Die Be-
anspruchung im Defekt wurde durch in-
terfragmentäre Dehnungen dargestellt.

Ergebnisse

Im Konvergenztest zeigte sich eine ma-
ximale Differenz in den Oberflächen-
dehnungen zwischen linearem und qua-
dratischen Elementmodell von 2%. Der
Unterschied zwischen einfachem und
doppeltem Elementlayer viel noch ge-
ringer aus (<1%). Das Model mit linea-
ren Elementen und dem einfachen Ele-
mentlayer bildet für diese vergleichende
Untersuchung hinreichend genau die
Verteilung der Dehnungen auf der Ober-
fläche der Tibia wieder.

Für den angenähert physiologi-
schen Lastfall zeigte sich entlang des Ti-
biaschafts eine weitestgehend gleichmä-
ßige Dehnung mit Kompression in der
dorsalen und Zug in der ventralen Kor-
tex (s. Abb. 1). Obwohl eine größere An-
zahl an Kräften im angenähert physio-
logischen Lastfall berücksichtigt wur-
den, traten keine Oberflächendehnun-
gen oberhalb 1000 µε auf (s.Abb. 1). Da-
gegen zeigte der vereinfachte Lastfall
mit lediglich der Gelenkkontaktkraft
deutlich erhöhte Beanspruchungen, ins-
besondere in der distalen Tibia.

Die frakturierte Tibia zeigte im Ver-
gleich zur intakten Situation eine deutli-
che Entlastung weiter Bereiche des Kno-
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Abb. 1 � Intakte Tibia mit Muskelzügen (linke Seite) und versorgte Tibia mit 
5 Defektlokalisationen (rechte Seite). Minimale (εε1) und maximale (εε3) Haupt-
dehnungen entlang einer posteromedialen Linie der intakten Tibia unter
angenähert physiologischer (dicke Linie) und vereinfachter Belastung 
(dünne Linie)
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chens (Abb. 2). Für den distalen Defekt
war die Entlastung stark ausgeprägt
(<25% der intakten Beanspruchung).Die
versorgte Tibia zeichnete sich posterome-
dial durch große Dehnungen aus. Selbst
in größerer Entfernung zum Defekt ergab
sich eine ausgeprägte Entlastung des
Knochens durch die Marknagelung. In
der ventralen Kortex war die Dehnung
gegenüber dem intakten Zustand leicht
erhöht.

Die Lastteilung zwischen Implantat
und Knochen führte zu einer axialen Be-
anspruchung des Nagels und zu einer
Entlastung des Knochens zwischen dem
proximalen und distalen Verriegelungs-
bolzen. Der Knochen selbst wurde
hauptsächlich auf Biegung beansprucht.
Die Biegemomente wurden vom proxi-
malen zum distalen Fragment zum
einen durch die Bolzen und zum ande-
ren durch den Kontakt zwischen Nagel
und Markraum übertragen (Abb. 3).

Die hohe Axialsteifigkeit des Nagels
verhinderte weitestgehend eine direkte
Kompression der Defektzone. Die axiale
Dehnung des Defektareals ergab sich
hauptsächlich aus der Biegung der ver-
sorgten Tibia und führte zu Kompressi-
on der posteromedialen und Zug der an-
terolateralen Seite des Defekts.Die inter-
fragmentäre Scherung entstand haupt-
sächlich durch die Rotation der Kno-
chenfragmente um die Längsachse der

Tibia. Die Scher- und Kompressionsdeh-
nungen der proximalen Defekte waren
vergleichbar mit denjenigen der diaphy-
sären Defekte. Für die distale Defektsi-
tuation zeigten sich maximale interfrag-
mentäre Dehnungen in Scherung und
minimale interfragmentäre Dehnungen
in Kompression. Somit stellte sich unter
physiologischer Belastung für den dis-
talen Defekt primär eine Scherung zwi-
schen den Fragmentenden dar während
es bei allen anderen Defektsituationen
weitestgehend zu einer Kompression der
Fragmentenden kam (Abb. 4).

Die Beanspruchung des Nagels war
durch Biegung, Torsion und eine überla-
gerte Kompression gekennzeichnet. Auf
Höhe des Defekts zeigte der Nagel entlang
der anterioren und posterioren Kanten
seine maximale Beanspruchung, die
hauptsächlich durch Biegung hervorgeru-
fen wurden. Die stärkste Beanspruchung
des Nagels zeigte sich für die Defektsitua-
tion 2.Demgegenüber führten die Defekt-
situationen in der Diaphyse oder im dis-
talen Teil des Knochens zu reduzierten Be-
anspruchungen des Implantats.

Diskussion

Die Hypothese, dass sich die mechani-
schen Rahmenbedingungen für die Hei-
lung distaler Defekte von denjenigen für
proximale und diaphysäre Defektsitua-

tionen unterscheiden, konnte bestätigt
werden. Die Ergebnisse zeigen, dass die
unaufgebohrte Marknagelung unter Be-
rücksichtigung einer angenähert phy-
siologischen Belastung zu einer deutli-
chen Entlastung des gesamten Kno-
chens führt. Diese Entlastung ist bei dis-
talen Defekten weitaus stärker als bei
diaphysären und proximalen Defekten.
Die unaufgebohrte Nagelung der dista-
len Tibia führt weitestgehend zu einer
Scherbeanspruchung der Defektzone.
Die Ergebnisse deuten an, dass die me-
chanischen Rahmenbedingungen der
Frakturheilung bei distalen Defekten
kritischer sind als bei proximalen und
diaphysären Defekten.

Die Analyse der unverletzten Tibia
erlaubte die Untersuchung der Deh-
nungsverteilung auf der Oberfläche der
Tibia unter angenähert physiologischen
Lastbedingungen. Die Ergebnisse zeig-
ten, dass bei Berücksichtigung der wir-
kenden Muskelkräfte der Knochen
gleichmäßig beansprucht wird.Die über-
wiegende Kompression der posterioren
Kortex und der Zug in der anterioren
Kortex entsprechen den aus In-vivo-
Messungen bekannten Dehnungen der
humanen Tibia [22, 23] und lassen auf
eine kombinierte Belastung aus Kom-
pression und Biegung während dieser
Phase des Gangs schließen. Dagegen
kommt es bei vereinfachten Belastungen,
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Abb. 2 � Maximale (εε3) und minimale (εε1) Hauptdehnungen entlang der posteriomedialen Seite der ver-
sorgten Tibia für drei ausgewählte Defektsituationen unter angenähert physiologischer Belastung



wie sie vielfältig in experimentellen Un-
tersuchungen von Implantaten gewählt
werden,zu einer zu starken Biegung und
Überbeanspruchungen der distalen An-
teile des Knochens. In beiden Lastfällen
werden jedoch nicht die Versagensgren-
zen des Knochens erreicht [14].

Experimentelle Untersuchungen
der In-vitro-Axialsteifigkeit unaufge-
bohrter Nagelung diaphysärer Tibi-
afrakturen [25] zeigen eine gute Über-
einstimmung zu den Ergebnissen aus
der vorliegenden Finite-Element-Analy-
se (59±1% im Experiment [25] zu 57%
aus FE-Analyse).

Offen bleibt, inwieweit die Ergebnis-
se der Finite-Element-Analyse das Verhal-
ten der mit unaufgebohrter Marknage-
lung versorgten Tibia unter physiologi-
schen Bedingungen simulieren kann. Die
Instrumentierung der Knochenoberflä-
che mit Dehnungsmessstreifen ermög-
licht es, knöcherne Verformungen wäh-
rend unterschiedlichster Aktivitäten [23]
zu messen. Die von Lanyon durchgeführ-
ten In-vivo-Messungen sind auf kleine
Areale (Dimensionen eines Dehnungsles-
streifens) der anteromedialen Anteile der
diaphysären Tibia beschränkt.In Proban-
den traten maximale Dehnungen beim
Gehen während des 2.Maximums der Bo-
denreaktionskraft mit Werten von bis zu
–230 µε auf. In der vorliegenden Finite-
Element-Analyse wurden für einen ver-

gleichbaren Moment im Gangzyklus Deh-
nungen von –180 µε auf der anteromedia-
len Seite und bis zu –300 µε auf der poste-
romedialen Seite des Knochens bestimmt.
Die weitestgehende Vergleichbarkeit der
In-vivo-Messungen mit den berechneten
Dehnungen unterstützt die Wahl eines
komplexen Lastfalls zur Simulation der
physiologischen Belastung in vivo.

Auch wenn eine Finite-Element-
Analyse die physiologische Belastung
bei weitem nicht komplett simulieren

kann und nur annähernd den Einfluss
der Weichteile darstellen kann, scheint
der vorliegende Ansatz zumindest teil-
weise dem Anspruch einer weitestge-
hend physiologischen Beanspruchung
gerecht zu werden. Wissen um das Ver-
halten von Implantaten unter physiolo-
gischen Bedingungen ist essentiell für
das Verständnis deren In-vivo-Leis-
tungsfähigkeit. Dieses Wissen lässt sich
nicht allein aus Untersuchungen der In-
vitro-Steifigkeit ableiten.
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Abb. 3 � Von-Mises-Spannungen im unaufgebohrten Marknagel entlang der anterioren 
und posterioren Kante für alle 5 Defektsituationen unter angenähert physiologischer Belastung

Abb. 4 � Interfragmentäre Dehnungen 
für die versorgte Tibia und verschiedene 

Defektsituationen unter angenähert 
physiologischer Belastung
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Eine Analyse der Lastverteilung
zwischen Implantat und Knochen unter
weitestgehend physiologischen Belas-
tungen ist hilfreich, um ein tieferes Ver-
ständnis der mechanischen Bedingun-
gen an einer Fraktur in vivo zu erhalten.

Im Vergleich zum intakten Knochen
zeigte die versorgte Tibia eine deutliche
Entlastung, unabhängig von der Defekt-
lage. Grundsätzlich wurde eine Verstär-
kung der Zugbeanspruchung in der an-
terolateralen und eine Verringerung der
Kompression in der posteromedialen
Kortex gefunden. Die Reduktion der
Kompression auf der posteromedialen
Oberfläche nach unaufgebohrter Nage-
lung ist bereits früher in In-vitro-Unter-
suchungen beobachtet worden [28]. Die
durch die Lastverteilung zwischen Im-
plantat und Knochen hervorgerufene

Beanspruchung suggeriert das Vorhan-
densein einer residualen Biegebelastung
in der Tibia. Lasten wurden durch die
Verriegelungsbolzen vom Implantat
zum Knochen und entlang des endosta-
len Kontaktes zwischen Implantat und
Knochen übertragen.

Für den distalen Defekt (Defekt 5),
wurde die größte Entlastung des Kno-
chens beobachtet. Die Lage des Defekts,
nahe am Sprunggelenk, führt zu einer
Biegebeanspruchung bei nur geringer
Kompression. Bedingt durch die fehlen-
de knöcherne Abstützung hatte das Im-
plantat die vollständige Belastung zu tra-
gen.In Bezug auf die Beanspruchung des
Implantats stellt die vorliegende Analyse
ein „Worst Case Scenario“ dar. Dennoch
sind die maximal auftretenden Von-Mi-
ses-Spannungen in allen Fällen unterhalb

der Versagenslast des Implantatmaterials
(<540 MPa Dauerfestigkeit [27]).

Der Transfer der Last vom Knochen
zum Implantat führte zu einer 4-Punkt-
Biegung des Nagels zwischen den Bol-
zen. Dies führte zu einer Entlastung der
zwischen den Bolzen liegenden Kno-
chenregion. In der Praxis wird man ver-
suchen, Fragmentenden aufeinander zu
stellen oder große Defektstrecken zu
überbrücken. Dies führt in jedem Fall zu
einer Verringerung der Beanspruchung
im Implantat und einer weniger starken
Entlastung des Knochens.

Bei proximalen und diaphysären
Defekten zeigten sich beträchtliche in-
terfragmentäre Dehnungen. Die Größe
der Dehnungen stimmte weitestgehend
mit den aus In-vivo-Messungen bekann-
ten Daten überein: Optimale Frakturhei-
lung wird für Dehnungsraten von 7% [3]
bis 33% [12] aus tierexperimentellen Stu-
dien berichtet. Messungen der Fraktur-
spaltbewegungen am Patienten zeigen
Dehnungen von 50% und mehr bei ex-
terner Fixation [10]. Im Vergleich mit ex-
ternen Fixationsverfahren verhindert
eine rigide intramedulläre Schienung
exzessive interfragmentäre Dehnungen.

Bisher gibt es keinen wissenschaft-
lichen Hinweis, dass Scherung per se
den Heilungsprozess stört. Eine mögli-
che Erklärung für den negativen Effekt
zu großer Scherung ist gestützt auf die
Annahme, dass zu große Scherbewe-
gung das Einsprossen von Gefäßen in
die Fraktur verhindern und damit zu ei-
ner Verzögerung der Heilung führen
könnten. Das große Ausmaß an inter-
fragmentärer Scherung im Verhältnis
zur Kompression führt bei Defekt 5 zu
einer resultierenden Scherung der knö-
chernen Fragmentenden während in al-
len anderen Defektsituationen eine
Kompressionsbeanspruchung über-
wiegt (s. Abb. 4). Die gleichzeitige Prä-
senz geringer Kompression und großer
Scherung im distalen Defekt stellt sicher
keine mechanisch optimale Umgebung
für eine schnelle und komplikationsar-
me Heilung dar [10, 30].

Schlussfolgerungen

Die Beanspruchung des intakten Kno-
chens ist nur dann mit denjenigen in
vivo vergleichbar, wenn eine annähernd
physiologische Belastung des Knochens
berücksichtigt wird. Das aufgezeigte
Verfahren ergänzt in vitro Dauerfestig-
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Abb. 5 � Die 58-jährige Patientin erlitt im Rahmen eines Verkehrsunfalls eine distale Fraktur 
der rechten Tibia mit Gelenkbeteiligung (links). Nach Versorgung des Innenknöchels, Stabilisierung
der Fibula mittels 3,5-LCP und Tibiamarknagelung mit UTN; postoperative Aufnahmen nach 
6 Wochen (rechts)



keits- und Steifigkeitsuntersuchungen
um die Möglichkeit der Analyse von Im-
plantaten unter angenähert physiologi-
schen Belastungsbedingungen schon
vor einem klinischen Einsatz.

Die intramedulläre Nagelung einer
frakturierten Tibia führte ungeachtet
von der Lage des Defekts zu einer be-
achtlichen Entlastung weiter Regionen
des Knochens.Verglichen mit der intak-
ten Situation erfahren auch frakturfer-
ne Regionen eine veränderte mechani-
sche Beanspruchung. Bei Patienten mit
Osteoporose oder anderweitig reduzier-
ter Knochenmasse, könnte diese mecha-
nische Entlastung langfristig zu einer
weiteren Schwächung des Knochens
führen.Auch aus biomechanischer Sicht
ist daher bei diesen Patienten eine mög-
lichst frühe Mobilisierung hilfreich, um
eine weitestgehend physiologische Be-
anspruchung des Knochens wiederher-
zustellen bzw. zu erhalten [20, 29].

Die große interfragmentäre Sche-
rung und fehlende Kompression, die bei
distalen Defekten beobachtet wurde, lie-
fert eine biomechanische Erklärung für
das in der Klinik beobachtete Versagen
eines Teils der unaufgebohrten Mark-
nagelung distaler Schaftfrakturen. Ne-
ben biologischen, wie einer schlechten
Durchblutungssituation,erscheinen me-
chanische Faktoren eine Rolle bei der er-
höhten Komplikationsrate distaler Ti-
biaschaftfrakturen zu spielen [16]. Vor
diesem Hintergrund sollte die Behand-
lung distaler Schaftfrakturen durch un-
aufgebohrte Marknagelung ohne zusätz-
liche knöcherne Abstützung (z. B. Stabi-
lisierung der Fibula) zurückhaltend ein-
gesetzt werden. Wie das Beispiel einer
komplexen Fraktur der distalen Tibia ei-
ner 58-jährigen Patientin nach Verkehrs-
unfall zeigt, konnte erst durch eine zu-
sätzliche Stabilisierung der Fibula mit
einer 3,5-LCP (Abb. 5) eine hinreichen-
de Stabilität der Frakturversorgung ge-
währleistet werden.Es kam zum kompli-
kationslosen Ausheilen der Frakturen.
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