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Zusammenfassung
Die äquivalente Biegesteifigkeit und Biegefestigkeit

einer Parakortikalen-Klammer-Cerclage-Konfiguration
(PKC) wurden im Vergleich mit einer als Abstützplatte
montierten 3,5 mm Dynamischen Kompressionsplatte
(DCP) einem Vier-Punkt-Biegeverfahren unterzogen. Die
Implantate wurden auf einen Zylinder aus knochenäquiva-
lentem Epoxydharz montiert. Ein 10 mm breiter mittiger
Schnitt simulierte eine Trümmerfraktur. In der ersten Ver-
suchsreihe wurden die Probekörper in 45°-Schritten um
die Längsachse des Zylinders rotiert und innerhalb des
elastischen Bereiches auf Biegung beansprucht. Im zwei-
ten Test wurde die Vier-Punkt-Biegung mit der PKC und
der DCP auf der Zugseite des Probekörpers durchgeführt,
bis es zu einem Kontakt der Bruchflächen auf der Druck-
seite kam.

Beide Implantate zeigten einen ausgeprägten periodi-
schen Verlauf der Biegefestigkeit in Abhängigkeit von der
Prüfrichtung. Die 3,5 mm DCP wies dabei an der simulier-
ten Knochenschaftfraktur eine im Vergleich zur PKC höhe-
re Biegefestigkeit auf. Zusätzlich zeigte sich, dass die
äquivalente Biegesteifigkeit der PKC ganz wesentlich von
der Bindung der Cerclagen abhängt.

Keywords: Paracortical-Clamp-Cerclage-Configuration,
Buttressplate, four-point bending, osteosynthesis.

Summary
Comparison of a Paracortical-Clamp-Cerclage and a 3.5
mm Dynamic Compression Plate regarding bending
stiffness and strength
Introduction

A new osteosynthesis method for stabilizing shaft-frac-
tures the so-called Paraosseous-Clamp-Cerclage-Stabili-
sation described by WANIVENHAUS (2001) makes use of
2 or more specifically bent (clamp) Kirschner wires (K
wires) and cerclages. A clinical evaluation of this method
was done previously at the reporting institution. Although
clinically successful, biomechanical testing of the new
extraosseous fixation technique has not been performed.
Material and methods

Equivalent bending stiffness and bending strength of
modified configuration of the Paraosseous-Clamp-Cer-
clage-Stabilization (therefore called here Paracortical-
Clamp-Cerclage [PKC]) and the 3.5 mm Dynamic Com-
pression Plate (DCP) were investigated using a four-point
bending machine. Implants were applied to epoxy cylin-
ders with a midshaft gap of 10 mm simulating a commi-
nuted fracture. In a first test the implants were rotated in
45° steps around the long axis of the cylinder. A bending
moment produced a deflection of the implant-epoxy cylin-
der combination in each position within the elastic region.
In a second test the four-point-bending-tests were carried
out with the PKC and DCP at the tension side of the spec-
imens until the gap at the compression side was closed.
Force and deflection were measured to calculate equiva-
lent bending stiffness and equivalent bending strength.
Results and conclusion

The intact epoxy cylinder served as control and showed
the highest equivalent bending stiffness. Within the elastic
region of PKC and DCP the highest equivalent bending stiff-
ness was measured when they were applied in vertical posi-
tion at the neutral side. Both implants showed a bending
stiffness with a distinct wave like shape in relation to load
direction. For the gap closing four-point bending the mean
equivalent bending stiffness was 11.3 Nm2 (SD 1.1) for the
DCP, and 5.3 Nm2 (SD 0.6) for the PKC. The mean equiva-
lent bending strength of the DCP was calculated at 13.7 Nm
(SD 1.3) and for the PKC 8.6 Nm (SD 0.9). Therefore the
DCP 3.5 applies a higher bending stiffness to a fractured
bone than does a PKC with 3.0 mm K wires and 1.0 mm cer-
clage wire. The tightening of the cerclages was considered
as the most critical point in the application of PKC.

Abkürzungen: Aussen-∅ = Aussendurchmesser; DAQ = Analog-
Digitalwandler; DCP = Dynamische Kompressionsplatte; EB = Bie-
gesteifigkeit; EF = Biegefestigkeit; EN = Europäische Norm; F =
Kraft; Fmax = Maximalkraft; GPa = Gigapascal; HBM = Firma Hottin-
ger Baldwin Messtechnik; Hz = Hertz; Innen-∅ = Innendurch-
messer; ISO = International Organization for Standardization; K-
Drähte = Kirschner-Drähte; KKn = Knochenersatzmaterial, Kunst-
knochen; m4 = Einheit Flächenträgheitsmoment; Mb = Biegemo-
ment; MS = Microsoft; N = Newton; Nm = Newtonmeter; Nm2 =
Newtonquadratmeter; PKC = Parakortikale Klammer Cerclage;
PKCS = Paraossäre Klammer Cerclage Stabilisierung; SD = Stan-
dardabweichung; Vers = Versuch; w = Auslenkung

706-ende.qxp  07.08.2007  09:48  Seite 184



185

Vet. Med. Austria / Wien. Tierärztl. Mschr. 94 (2007)

Einleitung

Die Konzepte zur Versorgung von Knochenfrakturen
sind in den letzten Jahrzehnten erweitert worden. Kno-
chenschaftfrakturen werden heute nach den Vorgaben der
so genannten biologischen Osteosynthese versorgt. Dabei
werden Implantate eingesetzt, die einen geringen Kontakt
zwischen Implantat und Knochen gewährleisten (Fixateur
interne, Verriegelungsnagel) und deren Applikation das
Weichteilgewebe schont. Der Einsatz dieser Implantate
geht zu Lasten der absoluten anatomischen Rekonstrukti-
on und der Stabilität des Implantat-Knochen-Konstrukts
(WAGNER, 2005). Eine neue Methode zur Stabilisierung
von Knochenschaftfrakturen, die so genannte Paraossäre-
Klammer-Cerclage-Stabilisierung (PKCS) ist durch WANI-
VENHAUS (2001) beschrieben worden. Die PKCS besteht
aus 2 Kirschner-Drähten (K-Drähten), die jeweils zu einer
Klammer gebogen und am Knochen mit Drahtcerclagen
fixiert werden. Klammer und Cerclagen werden intraope-
rativ vorbereitet. Eine ausführliche Beschreibung der Her-
stellung und Verwendung der PKCS ist bei WANIVEN-
HAUS (2001) zu finden.

An der Klinik für Chirurgie und Augenheilkunde der
Veterinärmedizinischen Universität Wien ist eine klinische
Studie zu dieser Frakturversorgung durchgeführt worden
(GRAF, 2003). 51 Schaftfrakturen von Hunden und Katzen
sind mit der PKCS versorgt worden. Bei der Versorgung
dieser Frakturen sind Anzahl, Größe und Position von K-
Drähten und Cerclagen intuitiv gewählt worden. Nach
Abschluss der Studie wurde nur bei einem Patienten eine
verzögerte Frakturheilung festgestellt, deren Ursache in
einer Implantatlockerung zu finden war. Daneben berich-
ten BRUNNBERG et al. (2003) von 5 Fällen von
Tibiaschaftfrakturen der Katze, die erfolgreich mit der
PKCS versorgt worden sind. Mit der Verwendung von K-
Drähten und Drahtcerclagen stellt der Einsatz der PKCS
eine erhebliche Kostenreduktion bei der Frakturbehand-
lung von Kleintieren dar (GRAF, 2003). Eine biomechani-
sche Untersuchung dieser neuen Fixationsmethode ist bis-
her nicht durchgeführt worden. Die mechanischen Eigen-
schaften der Implantate wurden durch Biegeversuche
ermittelt. Dabei wurde die Deformation des Implantats in
Abhängigkeit der einwirkenden Kraft gemessen. Wenn die
mechanischen Eigenschaften von Implantaten nicht durch
Zug- und Druckversuche ermittelt werden können, erge-
ben Biegeversuche einen ähnlichen Zusammenhang zwi-
schen Belastung und der resultierenden Deformation
eines Implantats.

Das Verhalten eines Implantats unter Biegebeanspru-
chung kann sowohl durch die Biegsteifigkeit EB als auch
durch die Biegefestigkeit EF charakterisiert werden (KNO-
THE et al., 2000).

Die Ziele der vorliegenden Untersuchung waren (1) ein
standardisiertes Modell der PKCS zu entwerfen, (2) bio-
mechanische Kennwerte wie die äquivalente Biegesteifig-
keit und Biegefestigkeit des Implantats an diesem Modell
zu bestimmen und (3) diese Ergebnisse mit denen einer
Dynamischen Kompressionsplatte (DCP) unter den glei-
chen Rahmenbedingungen zu vergleichen. Die ursprüngli-
che PKCS von WANIVENHAUS (2001) wurde modifiziert.
Die Klammern überbrückten dabei am standardisierten
Modell einen Spalt von 1 cm. Dieser Spalt simulierte eine
Trümmerfraktur, bei der die gesamte Kraft durch das

Implantat aufgenommen wird. Die Modifikation der PKCS
wird deshalb in dieser Arbeit als Parakortikale-Klammer-
Cerclage Konfiguration (PKC) bezeichnet. Die DCP wurde
als Vergleichsobjekt gewählt, da ihre Anwendung in der
Kleintierorthopädie unverändert weit verbreitet ist und
auch in den modernen Konzepten der Frakturbehandlung
zur biologischen Osteosynthese eingesetzt wird (BRADEN
et al., 1995; BERNARDE et al., 2001; SCHMÖKEL et al.,
2003).

Material und Methode

Um eine hinreichende Standardisierung der Untersu-
chungen zu gewährleisten, wurde ein knochenäquivalen-
tes Material aus Epoxydharz gewählt (Epoxycylinders No
3003-4, Sawbones Europe AB, Malmö, Schweden). Die-
ses Material zeigt eine geringe Varianz in der Form (Hohl-
zylinder) und in den mechanischen Eigenschaften (Elasti-
zitätsmodul 12,4 GPa; Kompressionsmodul 7,6 GPa; Dich-
te 1,7g/cm³) und ist einfach zu bearbeiten. Zur besseren
Verständlichkeit werden anatomische Bezeichnungen des
Knochens auf das knochenäquivalente Material übertra-
gen, das im weiteren als Kunst-Knochen (KKn) bezeichnet
wird. Es wurden 9 Epoxyzylinder von gleicher Länge,
Außen- und Innendurchmesser (250 mm; Außen-Ø 35
mm; Innen-Ø 30 mm) zugeschnitten. Ihre Enden wurden in
je eine Stahlhülse mit Epoxydharz eingegossen, so dass
von der Einspannung der Probekörper her keine stören-
den Einflüsse zu erwarten waren.

Die Schraublöcher zur Befestigung der DCP wurden mit
einem 2,5 mm Bohrer vorgebohrt, das Gewinde wurde mit
einem 3,5 mm Gewindeschneider eingeschnitten. Anschlie-
ßend wurde die DCP mit Kortikalisschrauben (40 mm) fixiert. 

Für die Bohrungen zur Befestigung der Klammern für
die PKC wurde eine Schablone verwendet, um zu gewähr-
leisten, dass Position und Spannlänge am Zylinder denen
der DCP entsprechen. An einem Ende des Zylinders wur-
den 2 normal zueinander orientierte Löcher im Abstand
von 10 mm in Richtung der Zylinderachse entsprechend
dem Durchmesser des K-Drahtes durch beide Kortizes, am
zweiten Ende nur durch den der Klammer anliegenden Kor-
tex gebohrt. Die Bohrungen verliefen jeweils im Winkel von
60° zur Zylinderachse. Beide Klammern wurden entspre-
chend den Löchern in einem Winkel von 90° zueinander und
parallel zur Zylinderachse in die Bohrungen des Epoxyzylin-
ders eingesetzt und mit 3 Doppel-Drahtcerclagen befestigt.
Dabei fixierten 2 Cerclagen die Klammern an dem Teil des
Epoxyzylinders, an dem sie nur durch die anliegende Kortex
gesteckt waren, während eine Cerclage die Klammern am
anderen Ende des Zylinders, an dem die K-Drähte durch
beide Kortizes geführt wurden, umfasste. Die Drahtcercla-
gen wurden mit Hilfe eines Cerclagenspanners befestigt.

Um eine Fraktur zu simulieren, wurden die Zylinder
anschließend mit einen Schnitt von 10 mm Breite mittig
und rechtwinkelig zur Zylinderachse versehen (Abb. 1).
Auf diese Weise wurden 2 Gruppen mit je 4 Probekörpern
hergestellt: 

Gruppe 1: Probe mit konventioneller Knochenplatte,
DCP 3,5 mm, 8-Loch, rostfreier Stahl, Art Nr 248.080 (Syn-
thes GmbH, Solothurn, Schweiz), im folgenden DCP-Pro-
bekörper genannt. 

Gruppe 2: Probe mit PKC-Stabilisierung: 2 K-Drähte (Ø
3 mm) als Klammern und 3 Drahtcerclagen (Ø 1mm) in
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Form von Doppelcerclagen, im folgenden PKC-Probekör-
per genannt.

Ein weiterer Probekörper (Nr.0) wurde speziell vorbe-
reitet, um Messfehler und Reproduzierbarkeit des Biege-
versuches zu ermitteln. Zunächst wurde dieser Probekör-
per ohne Implantat einem Biegeversuch innerhalb des
Bereiches der elastischen Verformung unterzogen.
Anschließend wurde der Probekörper mit einer DCP und
mit einem 10 mm breiten Schnitt zur Fraktursimulation ver-
sehen. Der anschließende Biegeversuch wurde fünfmal
wiederholt. Dann wurden auf dem Probekörper die PKC
montiert, die DCP entfernt und wiederum fünfmal geprüft.
Auf diese Weise wurde untersucht, inwieweit wiederholte
Biegeversuche an beiden Implantaten unter gleichen
Bedingungen erfolgten. 

Das Prüfprotokoll entsprach im wesentlichen dem
bereits vorhandener Studien (CORDEY, 1999; LITTLE et
al., 2001; HAERDI et al., 2003; STOFFEL et al., 2003) und
wurde entsprechend den Anforderungen modifiziert. 

Bestimmung der Biegeeigenschaften
Biegeversuche sind standardisierte Verfahren zur

Ermittlung der lokalen Biegeeigenschaften von Probekör-
pern unterschiedlicher Werkstoffe (EN ISO 14125, 2003;
EN 408, 2005). Biegeversuche können auch dazu verwen-
det werden, das Deformationsverhalten von Implantaten
unter Lasteinwirkung zu ermitteln und verschiedene
Implantate zu vergleichen. Biegeversuche ergeben einen
ähnlichen Zusammenhang zwischen beanspruchender
Last und resultierender Verformung wie der eindimensio-
nale Zugversuch, jedoch lassen sich die Kenngrößen nicht
so eindeutig bestimmen. Diese hängen nicht nur von
Material, Länge und Querschnitt des Probekörpers, son-
dern auch von der Versuchsanordnung (Drei-Punkt- bzw.
Vier-Punkt-Biegeversuch) ab. Die Ergebnisse zweier Bie-
geversuche können daher nur dann verglichen werden,
wenn die Versuchsbedingungen einander entsprechen.
Für diese Untersuchung wurde eine Vier-Punkt-Biegeein-
richtung entwickelt (Abb. 2). 2 Spannbacken umfassten
die metallummantelten Enden des Probekörpers. Jede
Spannbacke wurde an ihrem äußeren Ende durch eine
Metallspange so fixiert, dass nur eine Drehbewegung um
eine horizontale Achse normal zur Längsachse des Pro-
bekörpers ausgeführt werden konnte (Auflagerpunkte A,
A’). 2 im Abstand a innen liegende Metallklammern ver-
banden die Spannbacken mit einem darüber liegenden
horizontalen Träger (Krafteinleitungspunkte B, B’). Der
Träger wurde über einen Spindeltrieb händisch mit mög-
lichst konstanter Geschwindigkeit (0,4 - 0,6 mm/s) vertikal
bewegt, so dass auf diese Weise ein gleichmäßig zuneh-
mendes Biegemoment Mb (Gleichung 1) auf den Pro-
bekörper ausgeübt wurde.

(1)

Mb [N/m] Biegemoment 
F [N] auf den Träger aufgebrachte Kraft 
a [m] Abstand des Auflagerpunktes A vom Kraftein-

leitungspunkt B 

Die Vertikalbewegung der Spindel wurde mit einem
Wegaufnehmer (HBM WSF/50mm) und die aufgebrachte
Kraft F mit einer Kraftmessdose (HBM U1) erfasst. Beide
Signale wurden verstärkt (HBM KWS 3073; KWS 3082A
TF-Messverstärker), mit 10 Hz digitalisiert (DAQ Card 700)
und programmgesteuert über einen Zeitraum von 50 s auf
der Festplatte eines Computers gespeichert. Wegaufneh-
mer, Kraftmessdose und die zugeordneten Verstärkereinhei-
ten sind Produkte der Firma Hottinger Baldwin Messtechnik
(HBM) Darmstadt, Deutschland. Das Programm zur Daten-
erfassung wurde mit LabView (Vers.7 Express für Windows;
Programmierung Ing. J. Haller) erstellt. Der Analog-Digital-
wandler DAQ und das Entwicklungsprogramm LabView sind
Produkte der Firma National Instruments, Austin, Texas,
USA. Zur Auswertung wurden die Kraft-Wegdaten in das
Tabellenverarbeitungsprogramm MS Excel 2000 (Microsoft,
Redmond, Washington, USA) exportiert und in einem Kraft-
Deformations-Diagramm dargestellt (Abb. 3).

Vor Beginn jeder Messreihe wurde die Vier-Punkt-Bie-
gemaschine kalibriert. Jede Probe wurde mit einem Biege-
moment von mindestens 1 Nm vorbelastet, um das Lager-
spiel auszuschalten.

Die gegenständliche Vier-Punkt-Biegeversuchsanord-
nung erlaubte zusätzlich, nach jedem Belastungs-Entlas-
tungszyklus den Probekörper um seine Längsachse zu
verdrehen. Dies erfolgte in Schritten von 45° beginnend
mit der Ausgangslage 0° bis zu einem Rotationswinkel von
315° bzw. 360°. Auf diese Weise konnte das Biegeverhal-
ten für unterschiedliche Prüfrichtungen ermittelt werden.
Auf Grund der in dieser Untersuchung verwendeten Pro-
bengeometrie und Einspannung können die in den zitier-
ten Normen angegebenen Gleichungen nicht direkt über-
nommen werden.

Gleichung 2 gibt den Zusammenhang zwischen aufge-
brachter Kraft F und resultierender Auslenkung w, gemes-
sen an den Krafteinleitungspunkten A’ bzw. B’ für die
gegenständliche Vier-Punkt-Biegeanordnung.

(2)

l1 [m] Abstand der beiden Krafteinleitungspunkte B und B’
E [N/m²] Elastizitätsmodul des Probenmaterials
I [m4] Flächenträgheitsmoment des Probekörpers

Für die Zwecke dieser Arbeit wird als äquivalente Biege-
steifigkeit EB des Implantats das Produkt aus Elastizitätsmo-
dul und Flächenträgheitsmoment definiert (Gleichung 3).

(3)

EB [Nm²] äquivalente Biegesteifigkeit

Die äquivalente Biegesteifigkeit EB kann aus dem linearen
Anstieg ΔF/Δw der Kraft-Deformationskurve (Abb. 3) und
aus den Abmessungen a bzw. l1 der Biegemaschine (Abb.
2) nach Gleichung 3 errechnet werden. 
Wenn der Probekörper wie im Falle des intakten KKn ohne
Implantat ein Hohlzylinder (Außen∅ Da, Innen∅ Di) ist,

Mb = F . a
2

w = F . a2 . l1

4 . E . I

EB = E . I = F . a2 . l1

4 . w
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bestimmt sich sein Flächenträgheitsmoment I nach Glei-
chung 4. Damit kann nach Gleichung 3 der lokale Biege-
Elastizitätsmodul E des KKn aus einem Biegeversuch
ermittelt werden.

(4)

Da, Di [m] äußerer und innerer Durchmesser des Hohl-
zylinders

Wird das Implantat über den elastischen Bereich hinaus
belastet, wird es solange plastisch verformt, bis die Bruch-
flächen auf der Druckseite des Probekörpers Kontakt
bekommen (Abb. 2). Das Biegemoment, das bei dieser
maximalen Belastung Fmax auf das Implantat ausgeübt
wird, wird als Maß für die äquivalente Biegefestigkeit EF

(Nm) betrachtet (Gleichung 5; Abb. 2 und 3).

(5)

Im ersten Versuch wurde das intakte Knochenersatz-
material (Probekörper KKn 0) in einer Einspannung (Prüf-
richtung 0°) mehrfach belastet, um den Messfehler festzu-
stellen. Dann wurde der Probekörper KKn 0 in derselben
Einspannung in allen Prüfrichtungen von 0° bis 360°
getestet, um die äquivalente Biegefestigkeit EB des intak-
ten Knochenersatzmaterials zu bestimmen. Anschließend
wurden 2 DCP-Probekörper (DCP 1 und DCP 3) sowie 2
PKC-Probekörper (PKC 1 und PKC 3) in den Prüfrichtun-
gen von 0° bis 315° im elastischen Bereich getestet. Damit
konnte das Verhalten der Implantate bei Positionierung an
der Zugseite (0°), der Neutralseite (90° bzw. 270°) und an
der Druckseite (180°) in Bezug auf die Richtung der Belas-
tung (Prüfrichtung) getestet werden. Einwirkende Kraft F
und Auslenkung w wurden für jede Probe innerhalb des
elastischen Bereichs gemessen und die äquivalente Bie-
gesteifigkeit EB berechnet. 

Nach dieser zerstörungsfreien Untersuchung wurden 4
DCP-Probekörper (DCP 1 bis DCP 4) und 4 PKC-Pro-
bekörper (PKC 1 bis PKC 4) mit dem Implantat auf der
Zugseite (0° Position) bis zur plastischen Deformation des
Implantats getestet. Die einwirkende Kraft F wurde so lan-
ge gesteigert, bis sich die Bruchenden an der Druckseite
berührten (Abb. 3). Aus der in diesem Punkt auftretenden
Kraft Fmax wurde nach Gleichung 5 die äquivalente Biege-
festigkeit EF bestimmt. 

Ergebnisse

Der Messfehler EF war bei mehrfacher Messwiederholung
(n=5) des Vier-Punkt-Biegeversuches mit gleicher
Einspannung < 4 %. Für das intakte Knochenersatzmate-
rial KKn 0 wurde eine mittlere äquivalente Biegesteifigkeit
EB von 254 ± 43 Nm² im Vier-Punkt-Biegeversuch ermittelt
(Tab. 1). Mit dem Wert des Flächenträgheitsmomentes I =
3,39.10-8 m4 eines Hohlzylinders (Außen∅ 35 mm, Innen∅
30 mm) ergab sich daraus nach Gleichung 4 ein Elasti-
zitätsmodul von 7,5 ± 1,3 GPa. Die experimentell ermittel-

te äquivalente Biegesteifigkeit EB zeigte jedoch in Abhän-
gigkeit von der Prüfrichtung einen wellenförmigen Verlauf
(Abb. 4). Zeichnet man in die Abbildung die gemessenen
Wandstärken des Hohlzylinders ein, können die Schwan-
kungen Δ EB < 17 % auf das sich je nach Prüfrichtung
ändernde Flächenträgheitsmoment des Knochenersatz-
materials zurückgeführt werden. Auf das intakte Knochen-
ersatzmaterial KKn 0 wurde anschließend eine DCP mon-
tiert und als Probe DCP-Probekörper Nr. 0 zusammen mit
DCP-Probekörper Nr.1 und DCP-Probekörper Nr. 3
geprüft. Abb. 5 zeigt die äquivalente Biegesteifigkeit EB in
Abhängigkeit von der Prüfrichtung. Die mittlere äquivalen-
te Biegesteifigkeit EB der DCP-Probekörper ist mit einem
Wertebereich von 10,8 bis 31,8 Nm² um einen Faktor 10
gegenüber dem intakten Knochenersatzmaterial (KKn 0)
verringert (Tab. 1). Sie ist in den Prüfrichtungen 0° und
180° am kleinsten, wenn die DCP auf der Zug- bzw. auf
der Druckseite im Bezug zur einwirkenden Kaft zu liegen
kommt. Sie erreicht ihr Maximum, wenn die DCP auf einer
der Neutralseiten (90° bzw. 370°) liegt. Da die DCP einen
Rechteckquerschnitt aufweist, ist das sich mit der Prüfrich-
tung ändernde Trägheitsmoment als Hauptursache anzu-
sehen. Da alle Messpunkte in einem kleinen Intervall je
Prüfrichtung liegen, darf über alle Messungen gemittelt
werden. Die Werte für EB, die zugehörigen Mittelwerte und
Streumaße sind in Tab. 1 gelistet. Die beiden Maxima von
EB weisen einen Unterschied von 10 % auf, zu dem auch
die oben besprochene Asymmetrie des Knochenersatz-
materials beiträgt. Der gleiche Versuchsansatz wurde nun
für die Probekörper PKC 0, 1 und 3 durchgeführt. Hier
zeigte sich bei der Probe PKC 0, dass die Biegesteifigkeit
EB mit einem Maximalwert von 59,9 Nm² (Prüfrichtung
270°) in den ersten 4 Wiederholungen höhere Werte auf-
wies als bei der DCP 0, jedoch bei der fünften Wiederho-
lung drastisch absank. Die beiden Proben PKC 1 und PKC
3 zeigten ebenfalls deutlich verringerte Werte von EB. Bei
PKC 3 war sogar das Maximum bei 90° verschwunden
(Tab. 1). In Abb. 6 wurden daher die ersten 4 Wiederho-
lungen der Probe PKC 0 zu einer Gruppe zusammenge-
fasst. Man erkennt gegenüber dem grau strichliert einge-
zeichneten Biegesteifigkeitsverlauf der DCP Proben ein
deutlich erhöhtes Maximum in der Prüfrichtung 270°. Die
Proben PKC 0 (5.Wiederholung der Messung), PKC 1 und
PKC 3 zeigen in ihrem Verlauf eine deutlich verringerte
Biegesteifigkeit EB. Die Ursache für dieses Verhalten ist in
der Konstruktion der PKC zu suchen. Solange die beiden
Klammern und die 3 Cerclagen mit den Klammern und
dem Kunstknochen fest verbunden sind, ist die Biegestei-
figkeit zumindest äquivalent einer DCP. Wenn bei der
Montage diese Bindung nicht im notwendigen Ausmaß
erreicht wird oder durch eine mechanische Beanspru-
chung gelockert wird, sinkt die äquivalente Biegesteifigkeit
rasch ab. Damit geht die Funktion des Implantates verlo-
ren.

Die Ermittlung der Biegefestigkeit EF hat wenig prakti-
sche Relevanz für die Messung, da das Implantat so stark
belastet werden musste, damit sich eine dauerhafte plasti-
sche Verformung einstellte (Abb. 3). Für die Proben DCP 1
bis DCP 4 ergab sich EF = 13,7 ±1,3 Nm bei einer äquiva-
lenten Biegesteifigkeit EB = 11,3 ±1,1 Nm². Für die Proben
PKC 1 bis PKC 4 ergab sich EF = 8,6 ± 0,9 Nm bei einer
äquivalenten Biegesteifigkeit EB = 5,3 ± 0,6 Nm² (Tab. 1).

I =
π(Da

4 - Di
4)

64

EF = 0,5 . Fmax
. a
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130 mm

250 mm

Abb. 1a: Röntgenbild der standardisierten Probekörper
mit montierten Implantaten

Abb. 1b: Fotografie der standardisierten Probekörper mit
montierten Implantaten; oben: Probekörper mit PKC (2 K-
Drähten (∅ 3mm) als Klammern und 3 Doppeldrahtcercla-
gen (∅ 1mm); unten: Probekörper mit DCP (3,5 mm, 8
Loch); die Probekörper sind mit einem mittigen Transver-
salschnitt von 10 mm Breite zur Simulation einer Trüm-
merfraktur versehen.

Abb. 2: Schematische Darstellung der Vier-Punkt-Biege-
einrichtung; der Probekörper mit dem Implantat auf der
Zugseite wird von 2 Spannbacken fixiert. Die Kraft F
bewirkt eine vertikale Auslenkung w zwischen den Kraft-
einleitungspunkten B, B' der Spannbacken und damit ein
gleichmäßiges Biegemoment am Probekörper über die
Länge l1. F und w werden gemessen. a ist der Abstand
zwischen den Auflagerpunkten A, A' und den Krafteinlei-
tungspunkten B, B'.

Abb. 3: Schaubild eines Vier-Punkt-Biegeversuches mit
plastischer Deformation der Probe; im elastischen Bereich
wird aus dem Quotienten von ΔF und Δw die äquivalente
Biegesteifigkeit EB ermittelt. Im plastischen Bereich wird
jene Belastung Fmax bestimmt, bei der sich der Frakturspalt
schließt, um ein Maß für die äquivalente Biegefestigkeit EF

zu erhalten.

Abb. 4: Äquivalente Biegesteifigkeit EB und der Wandstär-
ke des Knochenersatzmaterials Sawbone® in Abhängig-
keit von der Prüfrichtung und Wandstärke
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Abb. 6: Mittlere äquivalente Biegesteifigkeit EB und Stan-
dardabweichung der PKC-Probekörper Nr. 0 (4 Messwie-
derholungen) sowie Nr. 1 und 3 in Abhängigkeit von der
Prüfrichtung und im Vergleich zu den DCP-Probekörpern;
(schwarze Linie: PKC-Probekörper Nr. 0 mit den Ver-
suchswiederholungen 1 - 4; graue Linie: PKC-Probekörper
Nr. 0 [5. Versuchswiederholung], Nr. 1, 3; grau strichlierte
Linie: DCP-Probekörper Nr. 0, 1 und 3) 

Abb. 5: Mittlere äquivalente Biegesteifigkeit EB der DCP-
Probekörper Nr. 0 (5 Versuchswiederholungen) und Nr. 1
und 3 (jeweils 1 Versuch in Abhängigkeit von der Prüfrich-
tung; (EB-Werte Probekörper Nr. 0: schwarze Symbole; EB-
Werte Probekörper 1 und 3: graue Symbole; Verlauf der
mittleren äquivalenten Biegesteifigkeit EB: graue strichlier-
te Linie)

Tab. 1: Äquivalente Biegesteifigkeit EB des Knochenersatzmaterials KKn sowie der DCP-Probekörper (Nr. 0, 1 und 3) und
der PKC-Probekörper (Nr. 0, 1 und 3) bei Beanspruchung im elastischen Bereich

Probekörper KKn DCP PKC

Nr. 0* 1 3 0, 1-3** 0** 1          3           0, 1-3**

Prüfrichtung EB EB EB EB EB EB EB EB EB EB EB EB EB

WB      SD MW      SD      MW      SD MW      SD

(°) Nm² Nm² Nm² Nm² Nm²     Nm²     Nm² Nm² Nm² Nm²    Nm²      Nm²     Nm²
0 218 12,5 0,7 11,3 11,6     12,2 1,7 6,6 0,7 6,1     3,7        5,3       1,4
45 210 19,4 1,0 17,1 15,8     18,6 1,7 11,2 1,0 9,2     3,7        6,9       2,8
90 223 33,9 3,1 31,6 28,5     32,8 3,3 34,0 3,1      24,1    5,4      14,7       9,4
135 315 17,6 0,8 19,7 18,5     18,0 1,1 10,5 0,8      13,7     4,9       8,6       4,6
180 320 11,1 0,6 9,7 10,1     10,8 0,8 4,3 0,6 3,9     3,6        3,4       0,6
225 283 20,0 0,5 13,0 15,7     18,4 2,9 10,0 0,5 5,2     4,3        6,2       2,4
270 251 38,9 4,2 18,6 29,4     36,1 5,9 59,9 4,2      14,4   20,7      17,9       3,2
315 241 22,1 1,8 11,8 20,1     20,3 4,1 24,4 1,8      11,0     9,8      11,3       1,7
360 231 11,7 0,3 11,3 11,5     11,6 0,3 6,7 0,3 6,1     3,7        4,6       1,3
KKn EB MW 254
KKn EB SD 243

Prüfrichtung = Winkelposition des Probekörpers (°) in Bezug auf die Richtung der einwirkenden Kraft; DCP 0* = die Mittelung erfolgte über
alle 5 Messwiederholungen; DCP 0,1-3* = die Mittelung erfolgte über die Proben DCP 0, DCP 1 und DCP 3; PKC 0** = die Mittelung erfolg-
te über die Wiederholungen 1-4; PKC 0,1-3** = um die zweite Gruppe zu bilden, erfolgte die Mittelung über PKC 0 (5. Messwiederholung),
PKC 1 und PKC 3; EB = äquivalente Biegesteifigkeit (Nm²) bei Beanspruchung im elastischen Bereich; MW = arithmetischer Mittelwert: SD
= Standardabweichung

706-ende.qxp  07.08.2007  09:50  Seite 189



190

Vet. Med. Austria / Wien. Tierärztl. Mschr. 94 (2007)

Diskussion

Mit der vorliegenden Studie sollten die mechanischen
Eigenschaften eines neuen Implantats (PKC) mit denen
eines bekannten (DCP) verglichen werden. Dazu wurden
die äquivalente Biegesteifigkeit EB und die äquivalente Bie-
gefestigkeit EF mit Hilfe einer Vier-Punkt Biegeeinrichtung
untersucht. Da jede exzentrisch einwirkende Last eine Bie-
gung des Knochens bzw. eines Knochen-Implantat-Kon-
strukts bedingt, kann aus dem Biegeverhalten eines
Implantats auf seine mechanischen Eigenschaften
geschlossen werden (ABEL u. SUN, 1998; CORDEY,
2000; HAERDI et al., 2003; FLORIN et al., 2005).

Für derartige Prüfverfahren gibt es Normen (EN ISO
14125, 2003; EN 408, 2005), die Prüfbedingungen für
bestimmte Anwendungsbereiche und Werkstoffe festle-
gen. Wichtig ist dabei nicht so sehr, ob alle Voraussetzun-
gen immer erfüllt sind, sondern vielmehr, ob die Fehler, die
aus den Annahmen resultieren, innerhalb eines akzepta-
blen Bereiches liegen (ABEL u. SUN, 1998; CORDEY,
2000; HAERDI et al., 2003; FLORIN et al., 2005). Eine
Vier-Punkt-Biege-Einrichtung gewährleistet ein gleich-
mäßiges Biegemoment über die gesamte Spannlänge der
zu untersuchenden Probe. Voraussetzungen sind die Gül-
tigkeit des Hookschen Gesetzes, gleicher Elastizitäts- und
Kompressionsmodul, keine Horizontalkräfte an den Auf-
hängungen, keine Spannungskonzentration an den
Einspannungen sowie vernachlässigbare Scherkräfte (EN
ISO 14125, 2003; EN 408, 2005). Die Verbindungen zwi-
schen den horizontalen und vertikalen Teilen der für diese
Arbeit entwickelten Vier-Punkt-Biegeeinrichtung waren frei
beweglich gestaltet, um eine Verspannung des Probekör-
pers zu vermeiden. Trotzdem konnte das Auftreten von
Quer- und Rotationskräften nicht völlig ausgeschlossen
werden und stellt eine Fehlerquelle dar. Um eine möglichst
hohe Standardisierung zu erreichen, wurden Hohlzylinder
aus Epoxydharz als Knochenersatzmaterial verwendet.
Die Größe der Implantate wurde entsprechend den
Dimensionen der Epoxyzylinder und in Relation zu den
Abmessungen der Vier-Punkt-Biegemaschine gewählt.
Der Transversalschnitt von 10 mm Breite in der Mitte der
DCP- und PKC-Probekörper sollte eine Trümmerfraktur
simulieren, bei der die gesamte Kraft vom Implantat über-
nommen wird (HAERDI et al., 2003; PFEIL und KLEIN-
ELLGUTH, 2004). 

Die Ermittlung der äquivalenten Biegesteifigkeit EB des
intakten Knochenersatzmaterials diente der Kontrolle.
Sein Elastizitätsmodul beträgt 12,6 GPa, der Kompressi-

onsmodul 7,4 GPa (Datenblatt Sawbones Europa AB, Mal-
mö, Schweden). Da der Elastizitätsmodul für den Knochen
eines Hundes zwischen 12,8 und 20,1 GPa liegt (ASH-
MAN et al., 1984; ABEL u. SUN, 1998; CORDEY, 2000;
HAERDI et al., 2003; FLORIN et al., 2005), erscheint die-
ses Material als guter Knochenersatzstoff, wenn es auch
natürliche Knochen nicht ersetzen kann (DRAPER u.
GOODSHIP, 2003). Die unterschiedlichen Werte für den
Elastizitäts- und den Kompressionsmodul des Materials
deuten jedoch darauf hin, dass es auf Zug- und Druckbe-
anspruchungen unterschiedlich reagiert. Seine experimen-
tell ermittelte äquivalente Biegesteifigkeit EB zeigt in
Abhängigkeit von der Prüfrichtung einen wellenförmigen
Verlauf, der auf die unterschiedliche Wandstärke zurück-
zuführen ist (Abb. 4). Die maximale Messunsicherheit <
17.% ist jedoch als akzeptabel zu betrachten, so dass die
mittlere äquivalente Biegesteifigkeit EB mit einem Wert von
254 ± 43 Nm2 als richtungsunabhängig angenommen wer-
den kann. 

Die experimentell ermittelte äquivalente Biegesteifigkeit
EB der DCP-Probekörper zeigt einen wellenförmigen Ver-
lauf, in Abhängigkeit von der Prüfrichtung, je nachdem ob
das Biegemoment mit dem Implantat auf der Zug- oder
Druckseite (0°- bzw. 180°-Position), auf der Neutralseite
(90°- bzw. 270°-Position) oder in Zwischenstellungen (45°-,
135°-, 225°- bzw. 315°-Position) aufgebracht wurde. Die
Erklärung dafür ist einerseits in dem sich verändernden
Flächenträgheitsmoment der DCP in seiner Orientierung
zur Prüfrichtung, andererseits in der Auswirkung einer
schiefen Biegebeanspruchung zu suchen. Die biomecha-
nische Analyse würde den Rahmen dieser Arbeit spren-
gen, jedoch ist festzuhalten, dass es nach den vorliegen-
den Ergebnissen je nach Orientierung der einwirkenden
Kraft zur Ausbildung von zusätzlichen Biege- und Torsi-
onsmomenten kommen kann, die den klinischen Heilungs-
verlauf zu beeinflussen vermögen. Um die K-Drähte zu
fixieren, wurden 3 Doppelcerclagen eingesetzt. Diese
Drahtcerclagen fanden auf der glatten Oberfläche des
Knochenersatzmaterials wenig Halt. Die PKC-Probekörper
zeigten daher größere Differenzen in den Werten der äqui-
valenten Biegesteifigkeit EB als die der DCP. Der Pro-
bekörper PKC Nr.0 zeigte in Größenordnung und Verlauf
eine ähnliche Biegesteifigkeit EB wie die DCP. Anderer-
seits ergaben sich größere Differenzen der EB zwischen
den PKC-Probekörpern Nr. 1 und 3. Die Ursache dafür
kann in der manuellen Fertigung der Klammern aus K-
Draht liegen. Trotz des Einsatzes einer Schablone für die
Fixierung der Klammern bleibt eine gewisse Variabilität bei

Tab. 2: Äquivalente Biegesteifigkeit EB* und Biegefestigkeit EF* der DCP-Probekörper (Nr. 1 bis 4) und der PKC-Probekörper
(Nr. 1 - 4) bei Beanspruchung im plastischen Bereich; die Implantate liegen jeweils in der Prüfrichtung 0° (Zugseite).

Probekörper DCP PKC

Nr. 1 2 3 4 1-4 1-4 1 2 3 4 1-4 1-4 
MW SD MW SD

EB*(Nm²) 10,2 10,6 12,5 11,7 11,3 1,1 5,5 5,7 4,4 5,7 5,3 0,6
EF* (Nm) 12,7 14,2 15,3 12,6 13,7 1,3 7,2 8,9 9,1 9,1 8,6 0,9

EB* = äquivalente Biegesteifigkeit EB (Nm²) bei Beanspruchung im plastischen Bereich; EF* = äquivalente Biegefestigkeit EF (Nm) bei Bean-
spruchung  im plastischen Bereich
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Positionierung und Verschluss der Cerclagen. Solange K-
Drähte und Drahtcerclagen mechanisch eine feste Bin-
dung haben, sind eine ähnliche äquivalente Biegesteifig-
keit EB und ein ähnliches Verhalten in Bezug auf die Prüf-
richtung zu erwarten. 

In den einzelnen Biegeversuchen im elastischen
Bereich wurde jeder PKC-Probekörper zumindest 8 Biege-
zyklen mit unterschiedlicher Prüfrichtung unterzogen. Die
wiederholten Beanspruchungen führten zu einer Locke-
rung und zur Dislokation der Cerclagen und damit zu
einem Lösen der festen Bindung. Ein ähnliches Verhalten
kann auch bei dynamischer (zyklischer) Belastung erwar-
tet werden. Als Effekt einer verminderten Bindung kann die
äquivalente Biegesteifigkeit  unkontrollierbar absinken
(Abb. 6). Wenn sich während des Biegeprozesses das
Implantat so stark deformiert, dass die Bruchflächen Kon-
takt auf der Druckseite des Probekörpers erhalten, wird die
Kraftaufnahme zwischen Implantat und Knochenersatz-
material geteilt. Deshalb wurde die Belastung in diesem
Punkt auch in Anlehnung an bisher durchgeführte Studien
(HAERDI et al., 2003) als Maximalkraft Fmax definiert und
daraus die äquivalente Biegefestigkeit EF errechnet. Die
Proben der PKC-Gruppe zeigten eine deutlich geringere
äquivalente Biegefestigkeit EF im Vergleich zur DCP-Grup-
pe (Tab. 2). Auch nach Anlegen dieser Maximalkraft kam
es bei der PKC Montage nicht zu einem Zerreissen der
Cerclagen oder zum Ausbrechen der Klammern aus den
vorgebohrten Löchern im Epoxyzylinder.

Wenn man nach KNOTHE et al. (2000) die Biegestabi-
lität eines Implantates durch Biegesteifigkeit EB und durch
Biegefestigkeit EF beschreibt, zeigt die geprüfte DCP 3,5
eine größere Biegestabilität als eine PKC mit zwei 3,0 mm
K-Drähten und drei 1,0 mm Cerclagen.

Für die Osteosynthese von Trümmerfrakturen des Kno-
chenschaftes, bei der die gesamte Belastung bis zur Kal-
lusbildung durch das Implantat getragen werden muss,
erscheint die PKC in dieser Konfiguration wenig geeignet.
Nach GRAF (2003) wird die Paraossäre-Klammer-Cercla-
ge-Stabilisierung bei Splitterfrakturen dahingehend modifi-
ziert, dass die Klammerschenkel an beiden Frakturenden
durch den gesamten Knochen geführt werden. In der vor-
liegenden Versuchsanordnung ist diese Modifikation nicht
berücksichtigt worden. Es gilt in weiteren Untersuchungen
zu zeigen, welchen Einfluss die transkortikale Führung der
Klammern in beiden Frakturenden auf die Biegesteifigkeit
bzw. -festigkeit des Implantats hat. 

Ebenso sind Untersuchungen der Torsions- und Ermü-
dungsstabilität der PKC notwendig, um die Komplexität
der Biomechanik dieses neuen Implantats zu beschreiben.
Zusätzlich sollten unterschiedliche Konfigurationen und
Dimensionen von K-Drähten und Cerclagen getestet und
verglichen werden.
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