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Abstract

Diseases and injuries of the musculoskeletal system are of enormous social and economic importance.
They are the main cause of chronic pain and mobility limitations worldwide. Fragility fractures are a
main contributor to mortality, morbidity, and diminished quality of life in elderly people. Occurring
costs and the burden will continue to rise in the future due to demographic and epidemiological shifts.

The purpose of this dissertation is to develop an osteosynthesis implant that is able to track the healing
progress after a fracture. This will aim for individualized healing tracking and the detection of early
signs of complications. To achieve this objective, three tasks are defined: the design and development
of a prototype, the verification of its function and a regulatory strategy to make the developed
technology accessible. To be able to verify the results of the healing progress during the treatment,
two different sensor technologies are used: mechanical strain sensors and electrical impedance
measurements. Besides the continuous verification, both sensors combined lead to unique advantages
through synergetic effects which eradicates and compensates specific weaknesses in stand-alone
configuration, e. g., limitation at tracking of the healing directly after the operation (strain gauge) and
detecting the load capacity (impedance).

Based on requirements derived from literature, a prototype design was iteratively developed which is
fabricated out of two materials — PEEK and titanium —that are both used widely in medical applications.
The electronic components including electrodes and an area for the microchip described within the
outlook were embedded in a medical epoxy. Generated computer aided design (CAD) data sets were
used to investigate the impact of the design and material changes in comparison to a standard
osteosynthesis plate among four different load cases (bending, torsion, axial load and a combined
load). It was shown that bending has the most powerful impact on the osteosynthesis plate, followed
by torsion and combined load, respectively. The yield strength of the titanium osteosynthesis plate is
not exceeded in any of the load cases while it is exceeded for all load cases of the PEEK osteosynthesis
plate expect the axial load.

The in-vitro testing for verification was performed on a pig femur. Three different tissue types were
used inside the fracture gap for simulation of fracture healing: blood (haematoma), cartilage
(granulation tissue) and bone (healed status). Using a four-terminal approach allows the presentation
of valid experimental results for low-frequency domains (0.1-10 kHz) additionally to typically used
higher frequency domains. It was shown that all investigated types of tissue are distinguishable. A
beta- and, based on the four-terminal approach, an alpha-dispersion is detected. Thus, in-vivo
monitoring of the healing progress as well as distinction of changes of ionic concentrations seems
possible with the developed prototype. Furthermore, equivalent electrical circuits were designed and
simulated with LTSpice for investigation of influencing factors and verification of the results. Based on
the experimental results, it can be shown that the diameter of the measured area is a major factor for
influencing the output and assumedly varies based on the tissue composition. Moreover, the
experimental results show that the sensors of the prototype work together synergistically and that the
mechanical load has a minor impact on the measured impedance.

Finally, regulatory pathways for commercialisation of innovative medical products are explored and
described in relation to the different stakeholders, e. g. hospitals, research institutions or medical
device manufacturers. A regulatory strategy was derived from an analysis of the European legal
framework and different required documents were created based on the developed prototype and
stakeholder.
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1 Einleitung

Erkrankungen und Verletzungen des muskuloskelettalen Systems sind von enormer wirtschaftlicher
und sozialer Bedeutung. Sie sind die Hauptursache fiir chronische Schmerzen und
Mobilitatseinschrankungen weltweit [1]. Die Inzidenz von Frakturen ist in Deutschland zwischen 2009
bis 2019 um 14 % auf 1014 pro 100.000 Einwohner gestiegen [2]. Dies entspricht ca. 800.000 Frakturen
pro Jahr in Deutschland. In anderen europdischen Landern wird die Inzidenz fiir Frakturen sogar héher
auf 1229 pro 100.000 Einwohner geschatzt [1]. Dieser Anstieg stellt nicht nur fir das deutsche
Gesundheitssystem eine Herausforderung dar, sondern ist ein globales Anliegen. Der demografische
Wandel verscharft dieses Problem, weshalb zukiinftig noch mehr Frakturen zu erwarten sind [2, 3]. Die
Reposition und Stabilisierung von (frakturierten) Knochenfragmenten wird als Osteosynthese
bezeichnet [4-6]. Unter den zwanzig haufigsten Operationen in deutschen Krankenhausern finden sich
bereits drei mit direktem Bezug zur Osteosynthese [7]. Alleine die Reposition von Frakturen stellt ca.
4 % aller vollstationdren Eingriffe in deutschen Krankenhdusern dar [8]. Typische Verfahren der
Osteosynthese sind in Abschnitt 2.5 ausfihrlich erldutert.

Den Status quo zur Bewertung von Frakturen stellen heute die korperliche Untersuchung und
bildgebende Verfahren dar [9, 10]. Das typische bildgebende Verfahren ist das Rontgenbild [9, 10],
welches durch die Dichte der unterschiedlichen Gewebetypen eine Differenzierung dieser erlaubt [11]
und sich damit auf das Volumen der mineralisierten Knochensubstanz stitzt. Entsprechend
ermoglichen Rontgenbilder aus den verschiedenen Heilungsphasen die Beurteilung der
Kallusformation (s. 2.4.3.2) und kénnen zur Bestimmung der Frakturlinien genutzt werden [10]. Die
Limitierung der Technik durch den Fokus auf mineralisierte Knochensubstanz fihrt jedoch zu
Unzuverlassigkeit in Bezug auf die Bewertung des Zusammenschlusses der Fraktur, bei der Abgrenzung
der Heilungsphasen und bei der Bewertung von Komplikationen [9, 10, 12—-14]. AulRerdem setzt
Rontgen Patientinnen und Patienten mit Strahlung aus [9, 11, 15] und weist dabei lediglich eine
schwache Korrelation mit der Knochenfestigkeit auf [10, 12—14]. Durch die weiteren bildgebenden
Verfahren, wie Doppelrontgenabsorptiometrie und Computertomografie (CT), lasst sich die
Aussagekraft zwar verbessern, allerdings fiihrt dies zu héheren Strahlenbelastungen und Kosten [10,
12]. Magnetresonanztomographie (MRT) kann Frakturen erkennen, allerdings kann die Frakturlinie
durch Odeme (berlagert werden. Die Verfiigbarkeit ist jedoch oft eingeschrankt und mit héheren
Kosten als beim CT oder Réntgen verbunden [16]. Die Phasengrenze zwischen Knochen und Muskel
ebenso wie metallisches Material (z. B. Implantate) kann beim MRT zu Bildverzerrung und
Signalausfallen fiihren (Suszeptibilitatsartefakte) [17]. Ultraschallanwendungen zur Beurteilung der
Knochenheilung wurden zwar in einigen Studien belegt, allerdings ist noch weitere Forschung zur
standardisierten Anwendung in der klinischen Praxis sowie zum Nachweis der Uberlegenheit
gegenlber den etablierten Methoden noétig [18]. Knochen gehoren mit Luft, Gallensteinen,
Kalkpartikeln oder Endoprothesen zu den Faktoren, welche zu einer fast vollstandigen Reflexion der
Ultraschallwellen fiihren kénnen, wodurch der Nutzen eingeschrankt sein kann [19]. Die kdrperliche
Untersuchung des Arztes als Alternative zu den bildgebenden Systemen ist subjektiv und kann zu
ungenauen Einschatzungen fihren [10, 12]. Zusatzlich zu den vorgehenden beschriebenen Nachteilen
erlauben die im klinischen Alltag verwendeten Techniken keine kontinuierliche Messung, sondern
stellen nur Momentaufnahmen dar [9]. Eine Veranschaulichung der Vor- und Nachteile der
verschiedenen Untersuchungsmoglichkeiten im Status Quo ist in der nachfolgenden Tabelle 1
dargestellt.




Tabelle 1 Ubersicht iiber die Vor- und Nachteile der Untersuchungsméglichkeiten von Frakturen nach dem aktuellen Stand der
Technik, *DRA = Doppelréntgenabsorptiometrie

Medizinische Anforderungen Erfill? [+++ /++ [+ /- [ —--/——-]
Stand der Technik
Manuell Rontgen CT /DRA* MRT
Indirekte Aussage (iber die
. + ++ +++ +++
Frakturheilung
Direkte Aussage liber die N L o o

Frakturheilung

Keine zusatzliche
Untersuchung notwendig
Kontinuierlich Messungen -— -——- -——= -——=
Unschadlich fiir den Kérper +++ - - ++
Verifizierbar - - - -
Aussagekraft Gber die
mechanische Belastbarkeit -—— -——— - -
des Knochens
Uberlastschutz - - ——— -
Kein operativer

Mehraufwand T T LR Tt
Frei von Artefakten - - —_ -
Keine Verzogerung zwischen

Untersuchungsergebnis und +++ - - +

Heilung

AuBerhalb des
Krankenhauses anwendbar
Abgrenzung der
Heilungsphasen

Objektiv ——— ——— -— -—

Damit Komplikationen wie Pseudarthrosen, Lockerung der Schrauben oder ein Bruch des Implantats
frihzeitig erkannt und die Ursache behoben werden kann, sind daher neuartige Methoden zum
kontinuierlichen Monitoring der Knochenheilung notwendig. Die hohen Inzidenzen von Frakturen
auBern sich in einer Lebenszeitprdvalenz von 44 % bei allen Personen im Alter von liber 54 Jahren. [2]
In ca. 5-10 % aller Falle kommt es bei der Heilung zu Komplikationen [2, 4, 20]. Die Komplikationen
fihren neben der physischen Belastung oftmals zu nachteiligen Auswirkungen auf die Psyche [2].
Insbesondere bei osteoporotischen Frakturen sind eine erhdhte Morbiditdt, Mortalitdt und eine
Verringerung der Lebensqualitdt die Folge [21]. Die Kombination aus Frequenz und Tragweite von
Frakturen verdeutlicht den Handlungsdruck, da bis heute im klinischen Alltag keine standardisierte
Methodik zur Bewertung der Frakturheilung vorhanden ist. Es bestehen lediglich verschiedene
Forschungsansatze zur Instrumentierung von Implantaten. Diese sind mit Messelektronik ausgestattet,
welche den Fortschritt der Frakturheilung objektiv iberprifbar machen sollen [15, 22].

Das Ziel dieser Arbeit ist die Entwicklung einer Osteosyntheseplatte, welche die Bewertung der
Frakturheilung ermdglichen soll. Hierfiir soll ein durch zwei objektive Messparameter sich selbst
verifizierendes System entwickelt werden, um die Sicherheit fir Patientinnen und Patienten zu
erhohen und den gesamten Heilungsverlauf Uberpriifbar zu machen. Durch die fortschreitende
Entwicklung der Technik ist eine Miniaturisierung der vollstandigen Elektronik auf der
Osteosyntheseplatte realisierbar (s. 6). Einige der Vorteile der zu entwickelnden Osteosyntheseplatte




sind die kontinuierliche Messung der Heilung, die Abdeckung von allen Heilungsphasen sowie deren
Differenzierung, die Korrelation mit der mechanischen Festigkeit des Knochens und die potenziell
frihzeitige Erkennung von verzogerten Heilungen oder anderen Komplikationen.

Ein Teilziel dieser Ausarbeitung ist die Bestimmung der Steifigkeit des Knochens mithilfe von
Dehnmessstreifen (DMS). Die Verwendung von DMS ist ein wissenschaftlich bereits oft verwendeter,
vielversprechender Ansatz (s. 2.5.2), welcher bereits in ersten frihklinischen Mdoglichkeitsstudien
angewendet wurde [23] und indirekt die Messung der Steifigkeit des Knochens ermdglicht. Der Verlauf
der Steifigkeit (zunehmende Steifigkeit der Fraktur, abnehmende Belastung der Osteosyntheseplatte)
stellt einen objektiven Parameter fir die Knochenheilung dar. Dieser kann allerdings erst verwendet
werden, sobald das Gewebe im Frakturspalt eine Kraftlibertragung ermdglicht. Dies ist vor dem
Kalzifizieren des Gewebes, welches im Status quo durch Rontgenbilder analysiert wird, aber erst nach
der Differenzierung des Gewebes moglich. Dafiir ist auch nach vollstandigem Aufbau des
Knochengewebes die Veranderung der mechanischen Festigkeit messbar [24]. Durch regelmaliges
Kalibrieren mit externen bekannten Belastungen kann auRerdem ein Uberlastschutz in Abhingigkeit
von den arztlich verordneten maximalen Belastungen integriert werden.

Der zweite objektive Messparameter soll durch Impedanzmessungen lber den Frakturspalt gewonnen
werden. Impedanzmessungen sind ein sehr innovativer Ansatz zur Differenzierung der Heilungsphasen
eines Knochens anhand der Identifikation des sich bildenden Gewebes im Frakturspalt. Es konnte
bereits in verschiedenen Publikationen nachgewiesen werden, dass Gewebeverdanderungen mittels
Impedanzmessungen bestimmt werden konnen [25-29] und sogar Uber die Moglichkeit der
Einschatzung der Knochenqualitdt berichtet [30], was einem Proof of Principal entspricht. Im
Gegensatz zu indirekten Steifigkeitsmessungen soll gezeigt werden, dass die Heilungsphasen und die
damit einhergehende Differenzierung des Gewebes mit Hilfe der entwickelten Osteosyntheseplatte
unmittelbar unterscheidbar sind, sodass direkt postoperativ eine kontinuierliche Prifung der Heilung
erfolgen kann. Da diese Technik (Vierleitermessung s. 2.3.3.2) in der geplanten Form
(Osteosyntheseplatte, quer zum Bruch) ein Novum darstellt (s. 2.5.3), ist eine umfangreiche
Untersuchung der Funktionsfdhigkeit notwendig. Hierbei sollen die Herausforderungen zur
Entwicklung eines im klinischen Einsatz anwendbaren Medizinproduktes adressiert werden, um die
Verbesserungspotenziale der Behandlung durch die Nutzung von Impedanzspektroskopie zuklnftig zu
ermoglichen. Insbesondere im Vergleich zu in der Literatur beschriebenen ersten Demonstratoren
sollen Hiirden zur klinischen Anwendung wie perkutane Drahte [31], deutlich vergroRerte
Abmessungen und zusatzliche auftragende Bauteile [29] oder Elektroden im Frakturspalt [29, 31]
vermieden werden. Bei den Untersuchungen sollen auch die Frequenzbereiche, in welchen sich
Veranderungen der elektrischen Eigenschaften, der Permittivitdt und elektrischen Leitfahigkeit,
messen lassen, untersucht werden. AuBerdem kénnen durch die Bestimmung der Heilungsphasen die
maximal erlaubten Belastungsgrenzen durch den behandelnden Arzt optimiert werden.

Durch die separate und unabhingige Uberpriifung des mechanischen und des biologischen
Heilungsfortschritts erzeugen die beiden Messparameter Synergien und erfillen gleichzeitig
regulatorische Anforderungen der MDR (s. 2.6.2) beziiglich eines Erstdefektes von Medizinprodukten.
Neben dem kontinuierlichen, sich selbst verifizierenden Monitoring der Heilung fiihren beide Sensoren
zusammen zu einzigartigen Vorteilen und heben ihre spezifischen Schwachen, z. B. eingeschrankte
Aussagekraft bei Messungen direkt nach der Operation (DMS) und bei der Bestimmung der Traglast
des Knochens (Impedanz), auf. Durch die verbesserte Bestimmung des Heilungsverlaufs und der
Traglast kdnnen die Belastungsgrenzen optimiert, ausbleibende Heilungserfolge friithzeitig identifiziert
und Strahlungsbelastungen vermieden werden. Durch die patientenindividuellen Heilungsverldufe
wird eine Verklrzung und Optimierung der Behandlungszeit ermoglicht. Die postoperativen
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Komplikationen koénnen durch friihzeitige Interventionen minimiert werden. Eine schnellere
Wiedereingliederung durch verbesserte Therapieoptionen und spezifischere Belastungsgrenzen sind
weitere positive Effekte, welche groRe sozio-6konomische Auswirkungen haben.

Aus den o. g. Zielen und Teilzielen und dem aktuellen Forschungsstand ergibt sich folgende
Fragestellung:

Ist die Kombination der beiden objektiven Messparameter, Impedanz und indirekte
Knochensteifigkeit, innerhalb einer Osteosyntheseplatte realisierbar?

Daraus leiten sich folgende Aufgaben ab:

1. Erstmalige Entwicklung eines Designs optimiert fiir eine mit Impedanz- und
Steifigkeitsmessung instrumentierte Osteosyntheseplatte (s. 4.1),

2. Verifikation der Funktionsfahigkeit des entwickelten Systems (s. 4.2),

3. Uberpriifung der moglichen regulativen Strategien zur Ubertragung der entwickelten
Osteosyntheseimplantate auf den Markt (s. 4.3).

Mit der Entwicklung des Designs der mechanischen und messtechnischen Aspekte des Systems wird in
dieser Arbeit die Grundlage fiir die Etablierung eines sich selbst verifizierenden Implantats zur
Uberwachung der Knochenheilung erarbeitet. Es kann im Verlauf der Arbeit gezeigt werden, dass sich
auch bei kleinen Frequenzen Unterschiede bei den relevanten Eigenschaften fir die
Impedanzmessung, der elektrischen Leitfahigkeit und Permittivitat, beobachten lassen (s. 4.2), was
den Wert der Vier-Leiter-Messung hervorhebt. Innerhalb des gemessenen Frequenzbereichs wurde
gewebespezifische Alpha- und Beta-Dispersion nachgewiesen, welche eine neue Komponente zur
Charakterisierung ermoglichen. Insbesondere die Alpha-Dispersion ist aufgrund weniger komplexer
Versuchsaufbauten in der Literatur oft nicht nachweisbar und wird erstmals am Knochenmark bei einer
simulierten Frakturheilung dargestellt. Da Dispersionen auch abhangig von der lonen-Konzentration
sind, kdénnen Anderungen der geladenen Teilchen indirekt gemessen  werden.
Umsetzungsmoglichkeiten des Designs filir eine verkapselte, integrierte Elektronik werden schematisch
im Ausblick beschrieben, in weiterfiihrenden Ausarbeitungen untersucht und daher in dieser Arbeit
durch perkutane Anschlisse fiir die Messelektroniken ersetzt, welche eine vollumfangliche
Verifikation des entwickelten Demonstrators ermoglichen.
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2 Theorie

Dieser Abschnitt gliedert sich in sechs Kapitel betroffener Fachgebiete, welche jeweils im ersten
Unterkapitel die Grundlagen zum Verstandnis erldutern und anschlieRend den spezifischen Stand der
Technik und Wissenschaft darstellen. Ein Verstdndnis der Mechanik (2.1) und deren Kennwerte sind
notwendig, um die Belastung von Osteosyntheseimplantaten zu verstehen. Daher werden im
Abschnitt Ergebnisse anhand von Finiten Elemente Methoden die mechanischen Eigenschaften
untersucht. Die Impedanz (2.2) wird aus den grundlegenden Einheiten der Elektrotechnik abgeleitet
und definiert. Hierbei wird auch der Ansatz von elektrischen Ersatzschaltbildern eingefiihrt. Eine
Ubersicht zu den beiden Messtechniken, Dehnmessstreifen und elektrischer Impedanzspektroskopie
findet sich im dritten Kapitel (2.3). Anschliefend werden die Knochenstruktur sowie die mechanischen
Eigenschaften und die elektrischen Eigenschaften von Knochen beschrieben (2.4). Die Prozesse
wahrend der Frakturheilung schlieBen dieses Kapitel ab. Das zweite Messobjekt, das
Osteosyntheseimplantat, ist Thema vom flinften Kapitel der Theorie (2.5). Dem Stand der Wissenschaft
zur Instrumentierung von Osteosyntheseplatten zum Monitoring der Knochenheilung widmet sich das
letzte Unterkapitel. AbschlieRend werden die Regularien im Bereich der Medizintechnik thematisiert
(2.6). Neben den aktuell einschneidenden Verdnderungen des gesetzlichen Umfeldes sind die
wichtigsten Normen der Medizintechnik sowie Normen mit spezifischem Bezug auf
Osteosyntheseimplantate beschrieben.

2.1 Grundlagen der Mechanik

In der Mechanik werden eine grofRe Bandbreite von unterschiedlichen Begriffen fiir die Beschreibung
der mechanischen Eigenschaften verwendet sowie zwischen verschiedenen Beanspruchungsarten
unterschieden. Die Beanspruchungsarten und einige der Begriffe sind sowohl fiir das Verstdandnis von
Messungen mithilfe eines Dehnmessstreifens (DMS) als auch fiir die Erlauterung der Biomechanik des
Knochens essentiell.

2.1.1 Grundbegriffe: Kraft, mechanische Spannung und Dehnung

Belastungen werden durch Krifte erzeugt, welche mechanische Spannungen und Verformungen,
oftmals ausgedriickt als Dehnung, zur Folge haben [32]. Daher baut das Verstdndnis von diesen
Belastungen auf diesen Begriffen auf. Die Einheit von Kraft, Newton (N), leitet sich von den drei
Sl-Einheiten Masse (m), Zeit (t) und Lange (1) ab. Die Definition dieser Einheit ist, dass ein Newton eine
Beschleunigung von 1 sz an einem Korper mit einer Masse von 1 kg bewirkt. Die beschreibende

mathematische Formel lautet [32]:

F[N] = m[kg]- a[sﬂz] (1)

Die Einheit der mechanischen Spannung leitet sich wiederum aus der Kraft und einem Querschnitt (A)
ab. Folgende Formel stellt den Zusammenhang fiir eine Normalspannung dar [32]:

’ [mlr\izz] - AF['Tr[LIr\gz]

()

Mechanische Spannung, angegeben in der Einheit Pascal (Pa), wird als MaR fiir den Betrag der
Beanspruchung eines Werkstoffes genutzt. Ein Pascal entspricht dabei einem Newton pro
Quadratmeter. Es kénnen grundsatzlich zwei verschiedene Arten von mechanischen Spannungen
auftreten: Normalspannung (o) und Schubspannung () (s. Abb. 3). [32, 33]. Jede Schnittebene kann
maximal drei Spannungen aufweisen, eine Normalspannung und zwei Schubspannungen, die jeweils
alles senkrecht zueinander sind. [33].
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Abb. 1 Links: Normal- und Schubspannung [32]; Rechts: Verschiedene Querschnitte und resultierende Spannungen [33]

Es ist wichtig zwischen der mechanischen Spannung und der elektrischen Spannung, welche im
Abschnitt 2.2.1 erldutert wird, zu unterscheiden. Da in dieser Ausarbeitung sowohl mechanische als
auch elektrische Spannung thematisiert werden, wird im Folgenden bei Bedarf eine Trennung der
Begriffe durch die Spezifizierung ,elektrisch” oder ,,mechanisch” eingehalten.

Jede Krafteinwirkung erzeugt eine Verformung eines festen Festkorpers. Hierbei werden elastische
und plastische Verformungen unterschieden. Bei Belastung treten immer erst elastische
Verformungen auf. Diese sind vollstandig reversibel. Plastische Verformung hingegen treten nach
Uberschreiten der elastischen Verformung auf und bleiben auch nach dem Einwirken von Kraften auf
den Korper bestehen [32, 34].

Die Dehnung beschreibt die Anderungen einer Linge im Bezug zu der urspriinglichen Linge (s. Abb. 2).
Daher wird die Dehnung durch ein Verhaltnis von zwei Lidngen zueinander definiert und ist somit
einheitenlos. Der Unterschied zwischen der Linge vor Krafteinwirkung zu der Liange nach der
Krafteinwirkung wird als Al bezeichnet. Verlangerungen durch Einwirkung von Kradften werden als
Dehnung bezeichnet, falls sich die Lange verringert, wird von Stauchung gesprochen. Die Formel,
welche Dehnung beschreibt ist [32, 34]:

li[mm] — [, [mm] Al [mm]
= : (3)
ly [mm] ly [mm]
wobei [, die Lange vor der Einwirkung und [; die Lange nach der Einwirkung von einer duBeren Kraft
ist [32].

E =

2

“‘T

-1

b
—
R

] |
- ]
L.

{

B

_____
Al

Abb. 2 Parameter einer Dehnung [32]
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Zusatzlich zur Langenanderung verandert sich auch der Querschnitt. Dies wird durch die Querdehnung
beschrieben [32]:

do [mm] —d, [mm]  Ad [mm]

a = d, [mm] ~dy [mm]’ @
wobei d, die Dicke des Querschnitts vor der Einwirkung und d, die Dicke des Querschnitts nach der
Einwirkung von einer duBeren Kraft ist. Auch die Querschnittsanderung vor und nach der
Krafteinwirkung wird mit Ad abgekiirzt. Das Verhéltnis zwischen Dehnung zur Querdehnung wird
Poissonzahl mp genannt. Es ist definiert als [32]:
S (5)

&q
Der Kehrwert der Poissonzahl wird Querzahl, Querkontraktionszahl [32] oder Querdehnungszahl [35]
genannt. Als Symbol wird u [32, 36] oder v [35]. Nachfolgend wird von der Querkontraktionszahl
gesprochen und das Symbol v verwendet. Daher ergibt sich folgende Formel fir die

Querkontraktionszahl [32]:

1 g (6)

2.1.2 Beanspruchungsarten

In diesem Abschnitt werden die verschiedenen grundlegenden Beanspruchungsarten, welche duRere
Krafte erzeugen, dargestellt. Grundsatzlich kann zwischen den finf nachfolgenden
Beanspruchungsarten unterschieden werden: Druck- (a4), Zug- (g,), Abscher- (z,), Torsions- (7;) und
Biegebelastung (o) (s. Abb. 3). Diese kénnen, auch wenn sie gemeinsam auftreten
(zusammengesetzte Beanspruchung), wieder in die grundlegenden Beanspruchungen unterteilt
werden [32].

Drucklast Zuglast Scherlast Biegung Torsion

Abb. 3 Darstellung méglicher Belastungen

Zusatzlich werden auch Knickung und allseitiger Druck als Beanspruchungsart genannt. Knickung tritt
auf, wenn Geometrien aufgrund von Stabilitdtsversagen bei Drucklast seitlich ausweichen. Die
Beanspruchung ist identisch zur Drucklast. Allseitiger Druck liegt vor, wenn auf alle AuRenflachen eine
gleichmiRig verteilte Kraft angreift [32, 34]. Dies kann auch als zusammengesetzte Beanspruchung
angesehen werden.

2.1.3 Mechanische Definitionen und Kennwerte

Festigkeit und Steifigkeit sind die zwei wesentlichen mechanischen Eigenschaften von Knochen
(s. 2.4.2.1). Im Folgenden sollen auf diese sowie einige weitere wichtige Definitionen eingegangen
werden. Um weitere wichtige Kennwerte zu erlautern, wird am Ende des Abschnittes ein Spannungs-
Dehnungs-Diagramm einer Knochenprobe unter Zug erlautert (s. Abb. 4).
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Festigkeit wird als die Widerstandsfahigkeit eines Werkstoffes gegen Verformung [34] oder, bei
erhohten Lasten, gegen Bruch [32—-34] durch eine mechanische Beanspruchung bezeichnet. Da durch
die Definition von Festigkeit als Widerstand gegen Verformung die Abgrenzung zu anderen Begriffen
verwischt und daraus resultiert, dass Harte und Steifigkeit als MaR fiir Festigkeit gelten, wird fiir diese
Ausarbeitung Festigkeit als Widerstand gegen Bruch definiert, um eine einheitliche Abgrenzung
sicherzustellen. Des Weiteren kann Festigkeit in Abhangigkeit der Belastungsarten (s. 2.1.2) definiert
werden in Druckfestigkeit, Biegefestigkeit [34], Zugfestigkeit, Torsionsfestigkeit oder Scherfestigkeit
[37].

Steifigkeit ist der Widerstand gegen Formanderung. Der elastische Formanderungswiderstand wird
durch die drei Module, Elastizitatsmodul, Schubmodul und Kompressionsmodul, gekennzeichnet [34].
Daher gibt es auch verschiedene Steifigkeitsformen, z.B. Dehnsteifigkeit, Biegesteifigkeit und
Torsionssteifigkeit [38, 39].

Das Prinzip der elastischen und plastischen Verformung wurde bereits bei der Erlduterung von
Dehnung eingefiihrt (s. 2.1.1). Wahrend der elastischen Verformung wéchst die Spannung bei vielen
Materialien, z. B. Knochen [33], proportional zur Spannung (s. Abb. 4). Dieser Zusammenhang wird das
Hooke'sche Gesetz bzw. Elastizitatsgesetz genannt und kann im zweidimensionalen mit folgender
Formel beschrieben werden [32, 33]:

o[- [

wobei E das Elastizitatsmodul, kurz E-Modul, beschreibt. Wenn der Zusammenhang zwischen der
elastischen Verformung und der Spannung proportional verlduft, existiert ein konstantes E-Modul,
solang die Proportionalitdtsgrenze oy, nicht tiberschritten wird [32]. Das E-Modul multipliziert mit der
Querschnittsflache ist definiert als die Dehnsteifigkeit (Sp) [38]:

N 2

Sp[N]=E [mmz] - A [mm?] (8)
Die Schubspannung (t) (s. 2.1.1), hervorgerufen durch Scherung (y) (s. 2.1.2), kann fiir den linear-
elastischen Bereich mit einer Konstanten beschrieben werden, dem Schubmodul (G). Dabei ist die
Scherung entweder als Verhaltnis zwischen seitlichem Versatz und der Lange definiert [34] oder durch
die Winkelanderung zwischen der urspriinglichen Form und der Form bei Einwirkung der Scherlast [33,
34]. Somit ergibt sich analog zu dem proportionalen Verhaltnis zwischen Verformung und Spannung
bei einer Langsdehnung folgende Formel [33, 34]:

N N
! [mmz] =y [mmz] )

Aus dem Schubmodul, herleitbar aus der Scherung (y) und der Schubspannung (), lasst sich mit Hilfe
des Flachenmoments 2. Ordnung fir Torsion, dem Torsionstragheitsmoment (I;) [40], die
Torsionssteifigkeit (Sr) bestimmten [38, 39]:

Sy [Nmm?] = Iy [mm*] - G [ N ]
T T mmz
Flachentragheitsmomente, auch Flaichenmomente 2. Ordnung genannt, sind rein geometrische

GroRen, welche sich durch Integration einer Achsenrichtung lber die Flache ergeben. Eine genaue

(10)

Anleitung zur Bestimmung und Verwendung von Flachentragheitsmomenten ist in [39] gegeben.
Flachentragheitsmomente in der Biegeachse (Ig) kdnnen auch fiir die Bestimmung der Biegesteifigkeit
(Sg) genutzt werden [38, 39]:

Sy [Nmm?] = I [mm*] - E [mI:;Z] (11)
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Das Kompressionsmodul (K) beschreibt das Verhaltnis der Volumenanderung bei konstanten Druck (p)
und wird daher mit folgender Formel beschrieben [34]:

N
AV [m®] P [_mmz]
VIm3 N
] Kk [mmz]
Bei isotropen Festkdrpern kann das Kompressionsmodul auch mit Hilfe des E-Moduls und der
Poissonzahl bestimmt werden [38]:

(12)

K = £ (13)
T 3(1-m)
Um Werkstoffe mechanisch zu charakterisieren, werden oft Kennwerte von Zugversuchen genutzt. Die

nachfolgende Abbildung zeigt einen Zugversuch von einer Knochenprobe.

Bruch
Streckgrenze
E-Modul / —_—
(Steigung)
Belastung
(Spannung) Plastische

Verformungsenergie

Elastische —
Verformungsenergie

Tan! E Verformung
(Dehnung)

Abb. 4 Spannungs-Dehnungsdiagramm von einer Knochenprobe — modifiziert nach [33]

Es ist leicht zu erkennen, dass das linear-elastische Verhalten von Knochen bei der Streckgrenze, auch
als Grenzspannung bezeichnet [34], endet. Diese markiert den Ubergang zwischen elastischen zu
plastischen Verhalten [33]. Bei Materialien, welche keine so gut erkennbare Streckgrenze haben, wird
auf die 0,2 %-Dehngrenze, also die Spannung, bei welche eine Dehnung von 0,2 % erreicht wird,
zuriickgegriffen [32, 34]. Wenn ein Werkstoff keine plastische Verformung zuldsst, wird dieser sprode
genannt [33, 34]. Falls ein Werkstoff auch nach Erreichen der Streckgrenze sich weiterhin verformt,
nennt man dieses Verhalten duktil oder zdh [34]. Dieses Verhalten ist beim Knochen erkennbar. Die
Zugfestigkeit ist als maximale Spannung wahrend des Zugversuches definiert. Als Bruchspannung wird
die Spannung beim Bruch bezeichnet. Aquivalent ist die Bruchdehnung als die Dehnung beim Bruch
definiert [32]. Zur Untersuchung von plastischen/sproden Werkstoffverhalten bietet sich der
Zugversuch/Biegeversuch an [34]. Daher ist der Zugversuch gut geeignet, um die Materialkenndaten
von Knochen zu untersuchen. Es gibt aber auch viele biologische Materialien, welche kein linear-
elastisches Verhalten zeigen, z. B. Knorpel [33].
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2.2 Grundlagen der Impedanz

Die Messung der Impedanz ist eine Technik, mit welcher Materialien und biologische Stoffe liber die
elektrischen Eigenschaften unterschieden werden konnen [41-43]. Der folgende Abschnitt beschaftigt
sich mit den Grundbegriffen der Elektrotechnik. Aus diesen Grundbegriffen wird im Abschnitt 2.2.2 die
Impedanz abgeleitet. Das letzte Kapitel schliel$t mit verschiedenen Visualisierungen der Impedanz ab.

2.2.1 Grundbegriffe: elektrische Spannung, Stromstarke und Widerstand

Um den Begriff Impedanz einzufiihren, wird das Konzept meistens im Zusammenhang mit der
elektrischen Spannung (U), der elektrischen Stromstarke (), kurz Strom, und dem elektrischen
Widerstand (R) erlautert [41-43]. Die elektrische Spannung, bestimmt durch die Potentialdifferenz von
geladenen Teilchen zwischen zwei Orten, wird in der Einheit Volt (V) angegeben und kann mithilfe des
Ohm’schen Gesetzes wie folgt definiert werden [41, 42, 44]:

UlV]=1[A]-R[2] (14)
Strom ist die Flussrate von geladenen Partikeln [43, 44] und wird in der Einheit Ampere (A) angegeben
[42, 44]. Der elektrische Widerstand ist der Widerstand fir geladene Teilchen ein Material zu
durchflieBen [44]. Daher ist der elektrische Widerstand abhadngig vom Material, welches durchflossen
wird. Uber geometrische Parameter sowie Materialkennwerte ist der elektrische Widerstand eines
homogenen Materials mit Hilfe folgender Formel beschreibbar [41, 44]:

0- mmzl . [ [m] (15)

R[.Q]—p[ m A [mm?]
p beschreibt dabei den spezifischen Widerstand des Materials, | die Lange des durchflossenen
Materials und A den Querschnitt. Die elektrische Leitfahigkeit o, entspricht dem Kehrwert des
spezifischen Widerstands [41, 44].

S 1
%L [E] - , [n -mmzl (16)
m

Materialspezifische Eigenschaften, wie z. B. die elektrische Leitfahigkeit oder die Permittivitat kénnen
nicht direkt durch Messungen bestimmt werden, sind aber durch die Geometrie mit Messwerten, wie
dem elektrischen Widerstand, in einem spezifischen Verhaltnis. Der geometriebeschreibende Faktor,
welcher die Verbindung zwischen der elektrischen Leitfahigkeit, Permittivitdt und dem komplexen,
elektrischen Widerstand, der sog. Impedanz, wiedergibt, wird in Bezug auf die elektrische
Impedanzspektroskopie auch als Zellkonstante (K;) bezeichnet [45]. Aus dem einfachen Beispiel der
Formel (15) stellt die Formel (17) die Ableitung der Zellkonstante dar [46, 47]. Diese kann alternativ
bei gleichbleibenden Messvolumen und Materialeigenschaften experimentell bestimmt werden. Ein
weiterer Ansatz ist mithilfe von aufwendigen FEM-Simulationen Zellkonstanten zu ermitteln [42, 45,
46]. Im Falle von Messungen an Knochen ist das Bestimmen dieser Eigenschaften durch die Unklarheit
der genauen Stromwege, welche durchflossen werden sowie den unterschiedlichen Eigenschaften der
einzelnen Materialien, komplex. Die Einheit, in der die Zellkonstante angegeben ist, ist typischerweise
cm™ oder cm [45, 46]. In diesem Fall wird folgende Definition gewahlt [46, 48]:
S] l[m]

Kz [m 1 =R[02] g, [E _m

Bei Vierleitermessungen (s. 2.3.3.2) werden zusatzlich bei der Bestimmung der theoretischen
Zellkonstante, bei welcher der Abstand [ als Abstand zwischen den Messelektroden verstanden
werden kann, Vereinfachungen getroffen, welche zu Abweichungen zwischen den theoretischen und
praktisch bestimmten Zellkosten fiihren [46, 49].

(17)
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Im Raum zwischen zwei unterschiedlich geladenen Punkten wird auf die darin befindlichen geladenen
Teilchen eingewirkt [41, 44, 50]. Diese Einwirkung wird durch das sogenannte elektrische Feld
charakterisiert und kann durch die elektrische Feldstdarke E als Vektor (Ausrichtung und Betrag)
beschrieben werden. Diese Einwirkung kann zu einer Polarisierung, z.B. eines Dielektrikums, (s. 2.2.2)
oder zu einem Strom von geladenen Teilchen flhren [43, 50].

Es gibt verschiedene Mechanismen, um elektrische Energie/Ladungen zu lbertragen: Bewegung von
Elektronen, Bewegung von lonen (geladenen Atomen) oder durch Polarisierung. Bei der
Ladungsilibertragung von lonen wird im Gegensatz zur Ladungsibertragung durch Elektronen ein
geladenes (positiv oder negativ) Atom oder sogar Molekiil bewegt. Bei Ladungsiibertragung durch
Polarisierung, z. B. an einem lsolator, sammeln sich geladene Teilchen auf der einen Seite, was eine
Landungsansammlung auf der gegeniiberliegenden Seite zur Folge hat — hierdurch wird auch eine
Bewegung von Ladung induziert, welche sich Gber nichtleitende Bereiche ausbreiten kann [44, 46].

2.2.2 Impedanz

Im Abschnitt 2.2.1 sind die elektrische Stromstarke, die elektrische Spannung und der elektrische
Widerstand aus Sicht von Gleichstrom beschrieben. Dies entspricht dem einfachen Fall, dass die
elektrische Stromstarke sowie die elektrische Spannung zeitlich konstant sind. Wenn die elektrische
Spannung und Stromstarke zeitlich variieren, wird von Wechselstrom gesprochen. Typischerweise wird
als Eingangssignal furr ein System mit Wechselstrom eine elektrische Spannung genutzt [43]. Wenn sich
die elektrische Spannung und der Strom periodisch verdndern, kann man diese Anderung mit einer
Frequenz beschreiben [44]. Oftmals ist diese periodische Verdnderung in Form einer Welle (s. Abb. 1).
Im Folgenden wird mit Wechselstrom diese spezielle Form der periodischen Wellenform beschrieben.
Es kdnnen sich die Phasen zwischen die beiden Wellen verschieben [41-43]. Die elektrische Spannung
und der Strom lassen sich fiir diesen Fall mit Hilfe einer Sinusfunktion beschreiben, wobei die Frequenz
auch als Kreisfrequenz w dargestellt wird [41, 43]:

w = 2nf (18)
v(t) =V, -sin(2rft) = V, - sin(wt) (19)
i(t) =14 -sin(uft + @) = I - sin(wt + @) (20)

Die Phasenverschiebung ¢ kann wie im obigen Beispiel durch Addition in der Sinusfunktion dargestellt
werden. Wenn keine Phasenverschiebung vorliegt, kann die Anderung der Amplituden zueinander
durch den elektrischen Widerstand nach dem Ohm’schen Gesetz beschrieben werden. Zum
Beschreiben der Verhaltnisse zwischen elektrischer Spannung und Strom sowie der
Phasenverschiebung wird die elektrische Impedanz Z, kurz Impedanz, genutzt. Somit ist der elektrische
Widerstand ein Spezialfall der Impedanz [41-43]. Impedanz wird deshalb auch als komplexer
Widerstand beschrieben. Die Impedanz beschreibt also wie der elektrische Widerstand das Verhéltnis
zwischen Spannung und Strom, ist aber ein generell gefasstes Konzept, welches die mogliche
Phasenverschiebung zwischen Spannung und Strom beinhaltet [41]. Daher ldsst sich die Impedanz fir
Wechselstrom nach (19) & (20) durch folgende Formel beschreiben [41]:

P V, * sin(wt)
1, - sin(wt + @)

(21)

18



v
u(t)
inV

Zykluszeit einer Periode

N
i(t)
in A

B

N
: t ink\
-
Phasen-
verschiebung

Abb. 5 Wechselstrom mit Phasenverschiebung, dargestellt durch den zeitlichen Verlauf von Strom und Spannung mit der

Phasenverschiebung ¢, der Amplitudenspannung V 4, und dem -strom I, - modifiziert nach [41]

Um komplexe Schaltungen oder andere Systeme und deren elektrische Eigenschaften darzustellen und
zu verstehen, werden elektrische Ersatzschaltbilder eingesetzt [41-43]. Dabei werden hauptsachlich
drei passive Elemente genutzt: der ideale Widerstand, die ideale Spule und der ideale Kondensator (s.
Abb. 6) [41, 42]. Diese stellen den elektrischen Widerstand, die Kapazitdat und die Induktivitdt des
Systems dar. Der ideale Widerstand ist phasenunabhangig und wird mit dem Ohm’schen Gesetz (14)
beschrieben [41-43]. In realen Anwendungen haben Widerstdnde eine leichte Phasenabhangigkeit
[41]. Daher ist der ideale Widerstand in einigen Fallen zwar eine gute Anndherung, allerdings ist die
Annahme ein System nur mit idealen Widerstanden zu beschreiben eine grobe Vereinfachung [41, 46].

T+
R C L

Abb. 6 Links: idealer Widerstand (R), Mitte: idealer Kondensator (C), Rechts: ideale Spule (L)

Der ideale Kondensator und die ideale Spule erzeugen einen Phasenunterschied. Der ideale
Kondensator verschiebt die Phase des Stroms um +90°, die ideale Spule verschiebt die Phase des
Stroms um -90° [41-43]. Kondensatoren unterscheiden sich grundsatzlich von den idealen
Widerstanden. Bei Gleichstrom durchflielRt kein konstanter Strom einen Kondensator, sondern es baut
sich eine Ladung Q, angegeben in Coulomb, an zwei Ladungspunkten im Kondensator auf. Zwischen
den Ladungspunkten befindet sich im idealen Kondensator ein perfekt isolierendes Material (ideales
Dielektrikum), da ansonsten die Ladung abgebaut werden wiirde. Wenn der Kondensator komplett
geladen ist, flieBt kein Strom mehr. Wie viel Ladung ein Kondensator in Abhdngigkeit der Spannung
aufnehmen kann, wird Kapazitdt C genannt und in der Einheit Farad angegeben. Dabei entspricht ein
Farad einer Sekunde pro Ohm bzw. einer Amperesekunde pro Volt. Der Zusammenhang zwischen
Spannung, Kapazitat und Ladung ist in der folgenden Formel dargestellt [42, 44].

Q[C]
“ ulv] = CIF (22)
Aquivalent zum elektrischen Widerstand ist die Kapazitat abhangig von dem Material und der Form
eines Kondensators. Der Zusammenhang kann durch geometrische Parameter und Materialkennwerte
beschrieben werden [41, 42]:
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Die Flache der Ladungspunkte, auch als Elektroden bezeichnet, ist A. Der Abstand zwischen den
Elektroden ist d. & ist die Dielektrizitdtskonstante des Vakuums und betrigt ca. &, = 8,854 - 10714 F -
(em)~1. Im idealen Vakuum, welches einem idealen Dielektrikum entspricht, sammelt sich die
elektrische Ladung an den Elektroden. Das bedeutet, dass es keinen Verlust durch Stromfluss zwischen
den beiden Bereichen gibt. Die elektrische Leitfahigkeit ist dementsprechend Null. Da die Flache und
der Abstand die geometrischen Parameter reprdsentieren, beschreiben & und &, die
Materialkennwerte. Diese Materialkennwerte stellen die Fahigkeit des zwischen den Elektroden
liegenden, isolierenden Materials dar elektrische Energie zu speichern. Dies wird auch als
Polarisationsfahigkeit des Materials bezeichnet. Polarisationsfahigkeit kann als Ausrichtung geladener
Teilchen innerhalb des Isolators nach einem elektrischen Feld verstanden werden. Diese Polarisierung
speichert Energie und flihrt gleichzeitig zu einer Abschwachung des urspriinglichen elektrischen Feldes
durch ein entgegengesetztes elektrisches Feld. Die relative Dielektrizitdtskonstante ¢&,., auch
Dielektrizitatszahl oder Permittivitatszahl genannt, ist eine Materialkonstante und beschreibt die
Anndherung der Polarisationsfahigkeit des Materials im Vergleich zu dem Vakuum als Relation. Fiir das
ideale Vakuum ist der Betrag der relativen Dielektrizitatskonstante daher &, = 1. Da das ideale
Vakuum keine (polarisierbaren) Teilchen enthalt, nimmt die relative Dielektrizitatskonstante fur
andere Materialien ausschlieBlich Werte > 1 an [41, 42, 44, 46]. Der Kehrwert der relativen
Dielektrizitatskonstante ist der Modulus M [42]. Als Permittivitat ep wird das Produkt aus der relativen
Dielektrizitatskonstante und der Dielektrizitatskonstante des Vakuums bezeichnet [41]:

ep[F - (cm)™'] = g[F - (em)™'] - &[] (24)
Wenn ein Material charakterisiert werden soll, kann daher von einer hohen bzw. niedrigen
Permittivitdt gesprochen werden, also der Fahigkeit in dem gleichen elektrischen Feld starker bzw.
schwacher zu polarisieren und damit mehr bzw. weniger Energie zu speichern [41, 42]. Die
Dielektrizitatskonstante beschreibt damit eine intrinsische elektrische Eigenschaft eines Materials [41,
43, 50].

In einem Wechselfeld, erzeugt durch einen Wechselstrom, werden Ladungstrdager und Molekile mit
einem Dipol, d. h. zwei entgegensetzen geladenen Punkten, zu Bewegung (Schwingungen) angeregt.
Eine gute Ubersicht Giber Arten induzierter Bewegungen durch elektrische Felder, z. B. Elektrorotation,
Ausrichtung durch das elektrische Feld oder Elektrophorese, findet sich in der Quelle [51]. Diese
Schwingung erzeugen die jeweilige Polarisation durch die Ausrichtung der Molekile mit Dipol und der
Ladungstrager. Die Dampfung ist abhangig von der Art der geladenen Teilchen und deren
Wechselwirkung mit der umgebenden Materie und fihrt zu einer Phasenverschiebung zwischen der
Anregung und der Orientierung der Dipole[52]. Weitere Darstellungsmaoglichkeiten sind beispielsweise
die komplexe relative Dielektrizitdtskonstante oder die komplexe elektrische Leitfahigkeit [51, 52].

Die Riickkehr in den Ursprungszustand nach der Anregung eines elektrischen Feldes wird als Relaxation
bezeichnet. Dies kann auf den verschiedenen Polarisationseffekten, z. B. der Dipol-Rotation von
Wasser-Molekiilen, beruhen. Die mittlere Zeit, welche bend6tigt wird, um in den Ursprungszustand
zurlickzukehren, wird als Relaxationszeit bezeichnet und mit der Variablen der Zeitkonstante T,
dargestellt. Da es verschiedene Relaxation aufgrund der unterschiedlichen Polarisationseffekte geben
kann, kann es auch verschiedenen Zeitkonstanten geben [41, 43, 50-52]. Aus der Relaxationszeit I3sst
sich eine sog. Relaxationsfrequenz fr ableiten, welche die mittlere Frequenz angibt, bei der die
Polarisierung durch das reziproke Teilchen nicht mehr stattfinden kann, da das elektrische Feld sich
schneller verandert als es die Tragheit der geladenen Teilchen zuldsst. Der Zusammenhang zwischen
der Zeitkonstanten und der Relaxationsfrequenz lautet [50, 52]:
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R = 21 fR
Die Induktivitdt eines Systems wird (iblicherweise mit einer Spule dargestellt (s. Abb. 6). Die
Induktivitit entspricht dem Widerstand eines Systems gegen Anderung der elektrischen Stromstirke.
Die ideale Induktivitat hat keinen elektrischen Widerstand und wird in der Einheit Henry angegeben.
Ein Henry entspricht einer Ohmsekunde. Sowohl die Induktivitdit als auch die Kapazitdt sind
frequenzabhangig und beeinflussen durch ihre Eigenschaften die elektrische Spannung und den Strom
folgendermalien [41, 42]:

(25)

v(t) _! ti(t)dt (26)
3l
v(e) = d;(tt) (27)

Daher spielen diese Elemente nur bei Wechselstrom eine groRRere Rolle [43]. Der Zusammenhang
zwischen Systemeigenschaften und der Systemantwort nach einer Stimulierung durch einen
Wechselstrom ist sehr komplex [43]. Zur Vereinfachung der Ableitung von Strom und Spannung liber
die Zeit kann die Fourier-Transformation genutzt werden. Diese verschiebt das Signal aus dem
Zeitbereich in den Frequenzbereich. Dies flihrt auch dazu, dass die Unterteilung des Signals in realen
und imaginaren Part eingefiihrt wird. Die imaginare Zahl j entspricht V=1, wodurch j? = —1 ergibt.
[41-43] Eine ausflhrlichere Erklarung der Fourier-Transformation mit besonderen Bezug auf
Impedanzspektroskopie findet sich in [41], [42] und [43].

Durch die Verschiebung von Zeitbereich in Frequenzbereich kann die Impedanz eines Kondensators
und einer Spule einfach dargestellt werden. Das Verhaltnis zwischen Strom und elektrischer Spannung
kann durch die Verschiebung in den Frequenzbereich folgendermaRen beschrieben werden [41, 43]:

IKapazitét(jw) = VKapazitét(jw) jwC (28)
. Vinduktivitat G)
Imauktiviear o) = = uj(ljza (29)

Daraus lasst sich fir ein Ersatzschaltbild mit nur kapazitiven bzw. induktiven Element die Impedanz
ableiten [41, 43]:

1
ZKapazitéit = ](U_C (30)
Zinduktivitit = JoL (31)

In komplexen elektronischen Schaltkreisen oder in Ersatzschaltbildern als Approximation von
komplexen Systemen werden meistens mehrere verschiedene Elemente genutzt, um eine gute
Anpassung an das reale System zu finden. In diesen Fallen kann die Impedanz nicht durch eine einfache
Induktivitat, eine Kapazitat oder ein Widerstand dargestellt werden. Die Impedanz entspricht in diesen
Fallen einer Kombination der verschieden Schaltkreiselementen. Um die Unterteilung in realen und
imagindren Anteil der Impedanz darzustellen, wird die eulersche Relation verwendet [41]:

e/? = cos(¢) + j sin(p) (32)
Damit konnen die Gleichungen (19) und (20) als komplexe Funktionen umgeschrieben werden, um die
Impedanz aus der Zeitdomane in die Frequenzdomane zu verschieben [41]:

v(t) =V, - sin(2nft) =V, - sin(wt) = Re{VA . ej“’t} (33)
i(t) = I, - sin@rft + @) = I - sin(wt + @) = Re{l, - e/*t71¢} (34)
Die Impedanz lasst sich dann folgendermallen in den Realteil Zz und Imaginarteil Z; umformen [41,
43]:
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Z =127, el =7, (cos(p) + jsin(p)) (35)
Zg =Zy - cos(o) (36)
Z; =Zy-jsin(ep) (37)
Mit Hilfe der Betragsfunktion kann der Absolutwert der Impedanz bestimmt werden. Alternativ zu dem
Real- und Imaginarteil kann die Impedanz auch in Phase und Absolutwert unterteil werden. Die
Phasenverschiebung lasst sich aus dem Zusammenhang des Real und Imaginarteils ableiten [41-43]:

Z
¢ = arctan (Z_) (38)
R

2.2.3 Darstellungsweisen der Impedanz

So wie es viele verschiedene mathematische Begriffe zur Beschreibung der Impedanz gibt, so gibt es
auch viele verschiedene Moglichkeiten zur Visualisierung der Impedanz. Eine etablierte und einfache
Methode der Darstellung ist die Lissajous Figur. Es folgen Erlduterungen zu den regelmalig
verwendeten Bode-Plots und den alternativen komplexen Zeigerdiagrammen.

2.2.3.1 Lissajous Figur

Die Impedanz ist in Abschnitt 2.2.2 als Verhaltnis zwischen Strom und Spannung definiert worden.
Daher ist eine einfache Variante die Darstellung durch die elektrische Spannung und den Strom. Dies
wird in der folgenden Abbildung Abb. 7 als Lissajous Figur visualisiert. Typischerweise wird eine
einzelne Sinuswelle als Eingangssignal auf der Ordinatenachse (y-Achse) dargestellt. Das
Ausgangssignal, die Sinuswelle(n) der elektrischen Stromstarke, wird auf der Abszissenachse (x-Achse)
geplottet. Die Lissajous Figur wird als direkte Darstellung bezeichnet, da diese aus dem Ausgangssignal
direkt erzeugt werden kann. Bei gleicher Frequenz von Eingangs- und Ausgangssignal kann die
Phasenverschiebung direkt ermittelt werden. Bei keiner Phasenverschiebung (0°) zwischen
elektrischer Spannung und Strom wird eine Linie von links unten nach rechts oben dargestellt. Bei 90°-
Phasenverschiebung entsteht ein Kreis. Bei 180° Phasenverschiebung entsteht wieder eine Linie,
allerdings von links oben nach rechts unten. Alle Verschiebungen dazwischen werden durch Ellipsen
dargestellt, welche sich aus der 0°-Linie entwickeln und mit Zunahme der Phasenverschiebung von bis
zu 90° immer starker einen Kreis ndhern. Aus diesem Kreis wird bei zunehmender Phasenverschiebung
wieder eine Linie, allerdings in der Ausrichtung der 180°-Linie [41-43].

Abb. 7 Lissajous Figur mit verschiedenen Phasenverschiebungen: Rot - 0°, Griin - 45° und Blau - 90°

Heutzutage werden Lissajous Figuren aufgrund ihrer Prazision hauptsachlich zur quantitativen Analyse
genutzt [41-43], z. B. zur direkten Analyse der Messwerte am Interface 1000E (Fa. Gamry Instruments)
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(s. 11.4). Die Messgenauigkeit ist selten besser als 1 % und die Prazision zum Bestimmen der Phasen-
verschiebung liegt bei ca. zwei Grad [43]. Zusatzlich sind die analysierbaren Frequenzen limitiert [42].

2.2.3.2 Zeigerdiagramm

Im vorherigen Abschnitt wurde aufgezeigt, wie die Impedanz als komplexe Funktion sich in einen
realen und einen imaginaren Anteil zerlegen lasst (s. Formel (36) & (37)). Daraus lasst sich ein
Zeigerdiagramm ableiten, welches auf der x-Achse den Realteil und auf der y-Achse den Imaginarteil
wie in Abb. 8 darstellt. Der Vorteil dieser Darstellung ist, dass die Phasenverschiebung direkt aus dem
Winkel des Vektors der Impedanz zur Abszissenachse (x-Achse) ablesbar ist. Der Nachteil der

Darstellung ist, dass die Frequenz eines bestimmten Punktes nicht ausgelesen werden kann.
\ = jdeale Widerstand
== ideale Induktivitat

ideale Kapazitat
IM == Beispielhafte Impedanz

IM(Z)

A 4

RE(Z) RE

Abb. 8 Zeigerdiagramm mit beispielhafter Impedanz

2.2.3.3 Bode-Diagramm

Eine weitere Variante der Darstellung der Impedanz sind sogenannte Bode-Diagramme. Diese
heutzutage oft genutzte Variante ist in der nachfolgenden Abb. 9 abgebildet. Bode-Diagramme
bestehen aus zwei Plots. Der erste Plot, auch Amplitudengang genannt, zeigt typischerweise den
Betrag der Impedanz (y-Achse) tiber der Frequenz (x-Achse). Der zweite Plot, auch Phasengang
genannt, zeigt typischerweise die Phasenverschiebung (y-Achse) liber der Frequenz (x-Achse). In vielen
Anwendungen wird der Frequenzbereich so groR wie moéglich gewdhlt wird, um moglichst viele
Informationen darzustellen. Daher ist die Frequenz oftmals logarithmisch angegeben. Es gibt noch eine
Variante, die statt dem Betrag der Impedanz den Realteil der Impedanz und statt der
Phasenverschiebung den Imaginarteil der Impedanz angibt. Diese sind mithilfe der Formeln in
Abschnitt 2.2.2 Gbertragbar. Des Weiteren werden die beiden Graphen manchmal in einem Graph
dargestellt mit zwei separaten y-Achsen [41-43].

A

N

Betrag Impedanz|Z| [Q]

A 4

Frequenz

AN
d

Phasenverschiebung [°]

N
L4
Frequenz

Abb. 9 Bode-Diagramm mit einer Aufteilung der Frequenz nach dem Betrag der Impedanz und Phasenverschiebung
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2.3 Grundlagen der Messtechnik

Messtechnik ist heutzutage ein Grundpfeiler der medizinischen Forschung und der klinischen Praxis.
Daher ist auch ein vermehrter Einsatz in der Medizintechnik zu beobachten [53]. Messen bezeichnet
eine Tatigkeit des Erfassens und Darstellens einer physikalischen GréRe. Das Darstellen wird durch den
normierten Bezug zu einer definierten EinheitsgrofRRe, z. B. elektrischer Widerstand in Ohm, erreicht
[54]. Auf die EinheitsgrofRen wurde bereits in den vorherigen Kapiteln eingegangen, daher beschaftigen
sich die nachfolgenden Abschnitte vorrangig mit dem Erfassen der Messgrofien. Im Folgenden soll
zuerst ein kurzer, allgemeiner Abschnitt zur Messtechnik mit einer Einfiihrung in die Grundbegriffe das
Thema einleiten. In den folgenden Kapiteln wird auf die genutzten Messtechniken, Dehnmessstreifen
und elektrische Impedanzspektroskopie und deren Messprinzip eingegangen. Eine Ubersicht {iber eine
grolRe Anzahl von weiteren Sensoren fir biomechanische Anwendungen findet sich z. B. in [47].

2.3.1 Grundbegriffe: Messgrolle, Messobjekt und Messsystem

Als MessgrofRe wird die physikalische GrofSe bezeichnet, welche erfasst werden soll. Beispiele hierfir
sind z. B. der elektrische Widerstand [54]. In implantierbaren Systemen kénnen die Messgroflen
unterteilt werden in biophysikalische und biochemische MessgroBen sowie MessgroRen zur
Uberwachung des Implantates. Die biophysikalischen und biochemischen MessgréRen gehen vom
Korper aus, sind also biologischen Ursprungs. Die Erfassung dieser GroRen erméglicht die Bewertung
und Beurteilung bestimmter Kérperfunktionen. Die biophysikalischen MessgrofRen werden weiterhin
in elektrische und nicht-elektrische MessgroRen unterteilt. Die biophysikalischen, elektrischen
MessgroRen sind bioelektrische Signale. Typische Anwendungsbeispiele sind das Elektrokardiogramm
(EKG), welches zur Beurteilung der Herzfunktion dient und die Elektroenzephalografie (EEG), welches
zur Beurteilung der Hirnfunktion genutzt wird. Die Frequenzen von biophysikalischen, elektrischen
Signalen liegen zwischen 0 Hz - 10 kHz mit Amplituden von 5 1V bis zu 130 mV. Unter biochemischen
MessgroBen wird beispielsweise der Sauerstoffgehalt oder die Glukosekonzentration im Blut
verstanden [55]. Die erfassten MessgroRen miissen durch die Sensoren anschlieRend in typischerweise
elektrische Signale umgewandelt werden, sodass diese verarbeitet werden kdénnen.

Als Messobjekt wird der Trager der MessgroRe verstanden [54]. Wenn beispielsweise ein DMS auf
einem Osteosyntheseimplantat appliziert wird, so ist dieses das Messobjekt. Falls dieses noch im
Verbund mit einem Knochen ist, so kénnen diese gemeinsam das Messobjekt darstellen.

Ein Messsystem beinhaltet sowohl die Messeinrichtung als auch die messwertbeeinflussenden
Abschnitte des Messobjektes [54]. Neben dem Einsatz eines implantierbaren Messsystems zum
Erfassen von biophysikalischen und biochemischen Eigenschaften ist das zweite Einsatzgebiet die
Funktionskontrolle bzw. Uberwachung von Implantaten. Es werden physikalische Eigenschaften
erfasst, welche nicht direkt biologischen Ursprungs sind. In der Orthopdadie ist die Prifung von
mechanischen Belastungen der Implantate besonders interessant. Beispiel fir diese Anwendungen
sind Krafte- und Momente-messende Implantate wie Osteosyntheseplatten oder Endoprothesen. Die
Messergebnisse konnen als Ausgangsbasis flir die Optimierung der Implantate dienen, aber auch
In-vivo-Heilungsverlaufe Uberwachen oder Lockerungen des Verbundes mit dem Knochen friihzeitig
registrieren [55].

2.3.2 Dehnmessstreifen

Um die Dehnung auf einer Oberflaiche zu messen, werden (iberwiegend Dehnmessstreifen genutzt.
[55]. DMS sind dehnungsabhingige Widerstinde, welche mit Hilfe von Klebern auf mechanisch
belastete Bereiche aufgebracht werden. Diese kdnnen die Oberflachendehnung und -stauchung € (s.
2.1.1) auf den applizierten Bereichen aufnehmen. Eine schematische Darstellung eines DMS zeigt Abb.
10. DMS kénnen bereits sehr kleine Anderungen messen, weisen also eine hohe Empfindlichkeit auf
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[35, 36, 55]. Die Wahl des Klebstoffes ist von dem Werkstoff und den Einsatzbedingungen abhangig.
Anwendungsgebiete sind Maschinen, Maschinenteile, Druckbehalter, Tragwerke, Gebaude und
dhnliche Anwendungsszenarien [36]. DMS sind fiir In-vivo-Anwendung im Bereich der Biomechanik
schon in den 1960er-Jahren verwendet worden. Dieses etablierte Verfahren wird insbesondere auf
Fragestellungen mit Bezug zum muskuloskelettalen System vielfdltig eingesetzt. Dies betrifft explizit
die Osteosynthese und die Endoprothetik [36, 55].

Tragerfolie - [~ Abdeckfolie - Messgitter
Polyimid Polyimid Konstantanfolie
ca 25 ymdick | ca. 12 ym dick 3..5 pm dick
“/////// / Bautell
/s
— rad

| | _L

- -
effektive Messgitterlange

Abb. 10 Prinzipieller Aufbau eines heute in grofSen Stiickzahlen angewendeten Standard-Folien-Dehnmessstreifens mit
metallischem Messgitter mit méanderférmiger Struktur [35]

Die aufgenommene Dehnung ist die Eingangsgrofle von DMS. Die AusgangsgroRe ist die gemessene
Verdnderung des elektrischen Widerstandes. Es gibt zwei unterschiedliche Arten von DMS:
Metallische-DMS und Halbleiter-DMS [36]. Die theoretische Grundlage der Dehnmessstreifen bildet
Formel (15). Der elektrische Widerstand des DMS wird durch die Verformung verdndert. Dies beruht
auf zwei Effekten: der geometrischen Verformung und der Anderung der Materialkennwerte. Beim
DMS ist der Materialkennwert der spezifische Widerstand p (s. (15)), welcher sich durch die
Verformung andert. Das Verhdltnis zwischen der Eingangs- (Dehnung) und AusgangsgrofRe
(elektrischer Widerstand) wird durch den k-Faktor [k] beschrieben [35, 36]:

LT (39)

R
, wobei die durch die Langenanderung erzeugte Widerstandsdanderung %R in Abhangigkeit von der

Langenanderung € = % (s. (3)) gesetzt wird. Der k-Faktor ist abhangig von den beiden Effekten, die zur

Widerstandsanderung (geometrische Verformung und Anderung der Materialkennwerte) beitragen,
was aus folgender Formel ersichtlich wird [35, 36]:

dp

dR dp dl d P

— = 7+T(1+2v)=7p+£(1+2v)=£- 1+2v+

. (40)
R =¢c-k

£
Da fiir diese Ausarbeitung mit kommerziellen metallischen-DMS gearbeitet wird, sind im Folgenden
diese gemeint, wenn von DMS gesprochen wird. Griinde fiir die Nutzung dieser DMS mit Bezug zu
Implantaten in der Osteosynthese sind in [36] aufgefiihrt. Nachfolgend wird auf weitere Details der
metallischen-DMS eingegangen.
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Als Tragerwerkstoff werden verschiedene Materialien eingesetzt. Besonders verbreitet ist Polyamid,
es werden aber auch Epoxidharz und Epoxidphenolharz verwendet [35, 36]. Die mittleren k-Faktoren
fiir die verschiedenen Materialien variieren zwischen 2,05 (Konstantan) bis 6 (Platin-Iridium & Platin)
[36]. Die k-Faktoren der DMS mit gleichen Tragerwerkstoffmaterialen hangen von einer Vielzahl von
Variablen ab, z. B. Formgebung, Warmebehandlung, Kombination mit Tragermaterialien. Daher
variieren die k-Faktoren in der Praxis leicht, sogar zwischen verschiedenen Fertigungslosen. Hersteller
geben daher oftmals die k-Faktoren nach experimenteller Ermittlung an. Diese Angaben haben
erfahrungsgemaR bei groBen Herstellern eine hohe Zuverlassigkeit, solange die FlieBgrenze (s. 2.1.3)
nicht Gberschritten wird [35].

An Oberflachen von Messobjekten ist die Belastung allgemein zweiachsig. DMS sind ausgelegt, die
Dehnung in eine bestimmte Belastungsrichtung zu messen. Die ausgewdhlte Belastungsrichtung
(Messrichtung) wird durch die Ausrichtung des Messgitters (s. Abb. 10) festgelegt. Die senkrechte
Dehnung zur Messrichtung wird Querdehnung genannt. Durch Belastungen in andere Richtungen wird
allerdings auch der Ausgangswert beeinflusst. Die Beeinflussung des Ausgangsignals
(Widerstandsanderung) wird Querempfindlichkeit genannt. Bei modernen DMS wird diese durch
breite Querverbindungen im Messgitter kompensiert, sodass diese einen geringen Einfluss auf das
Ausgangssignal hat. Bei Messungen verschiedener DMS wurde die Querempfindlichkeit mit Werten
zwischen ca. 2 % bis -0,5 % angegeben [35].

Des Weiteren beeinflusst die Temperatur die AusgangsgréBe. Dies ist ausfihrlich in [35, 36]
beschrieben. Dies kann z. B auch durch Eigenerwarmung entstehen, weshalb eine Abschaltung der
Spannung zwischen den Messintervallen bei ausreichendem zeitlichem Abstand sinnvoll ist [55].
Zusatzlich fuhrt die Nutzung einer Wheatstone’sche Vollbriickenschaltung (s. ndchste Absatz) zu einer
fast vollstandigen Kompensation der Temperatureinflisse bei Nutzung gleicher k-Faktoren der DMS
[35, 36]. Aufgrund der Annahme von relativ konstanten Temperaturverhaltnissen im Kérper wird auf
dieses Phanomen nicht weiter eingegangen, da die geplante Anwendung in vivo stattfindet.

Die verbreitetste und wichtigste Schaltung zum Messen mit DMS ist die Wheatstone’sche
Briickenschaltung. Die zwei typischen Darstellungsformen sind in Abb. 11 abgebildet [35, 36]. Diese
eignen sich besonders, um kleine Messwerte nachzuweisen [55]. Die Grundgleichung der
Wheatstone’schen Briickenschaltung lautet [35, 36]:

U_M_ Ry 3 R; (41)

Us Ri+R, R;+R,
Damit wird die Briickenausgangsspannung im Verhdltnis zur Briickenspeisespannung, auch
Brickenempfindlichkeit genannt, in Abhangigkeit der verschiedenen elektrischen Widerstande
dargestellt. Durch die Angabe der Briickenempfindlichkeit ist das Ergebnis unabhangig von der
Briickenspeisespannung [35]. Wenn sich alle der einzelnen Widerstdande der Briickenschaltung
verdandern kénnen (Vollbriicke), da diese DMS sind, ergibt sich aus der Grundgleichung folgende
Formel [35, 36]:

Uy Ry + AR R3 + AR; (42)

Us R,+AR,+R,+AR, Rs+AR;+R,+AR,
Unter der Annahme, dass die elektrische, Widerstande der DMS gleich sind, Ry = R, = R3; = R, =
Ry, kann folgende Gleichung der Wheatstone’schen Briickenschaltung formuliert werden [35]:

Uy Ry + AR, Ry + AR,

Uz 2Ry + AR, + AR, 2Ry + ARs + AR, (43)
RO * (ARl - ARZ + AR3 - AR4) + ARl " ARZ - AR3 - AR4

T 2R, (2R + AR, + AR, + AR, + AR,) + (AR, + AR,) - (AR + AR,)
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Diese Formel kann durch die plausible Annahme, dass R, sehr viel groRer ist als Anderung des
elektrischen Widerstandes der DMS AR;, vereinfacht werden [35]:

Un _ (AR; — AR, + AR; — AR,) (44)

Us 2+ (2R, + AR, + AR, + AR5 + AR,)
Aus dieser Gleichung wird ersichtlich, dass die Briickenempfindlichkeit von gleichmaRigen Anderungen
der elektrischen Widerstande keine Auswirkungen auf die Ausgangsspannung haben. Dies ist auch der
Grund, weshalb die Temperaturschwankungen sowie andere auf alle DMS gleichmaRig wirkenden
Stéreinfliisse sehr gut kompensiert werden. AuRerdem kann abgeleitet werden, dass bei Anderung
eines einzelnen DMS nichtlineares Verhalten auftritt, was aber als gute Ndherung als lineares
Verhalten betrachtet werden kann, da R, typischerweise sehr viel gréRer ist als die Anderungen eines
einzelnen DMS [35].

Uwm
UM Up - Briickenspeisespannung
UM - Briickenausgangsspannung

Abb. 11 Darstellungsformen der Wheatstone’sche Briickenschaltung. Je nach Anordnung der Messsensoren (DMS) bzw.
Widersténde wird dieser Messaufbau unterschieden: Messsensor: R1 & Widerstand: R2-R4 — Viertelbriicke; Messsensor: R1,
R2 & Widerstand: R3, R4 — Halbbriicke; Messsensor: R1-R4 — Vollbriicke.

2.3.3 Elektrische Impedanzspektroskopie

Elektrische Impedanzspektroskopie, auch als Impedanzspektroskopie, EIS oder elektrochemische
Impedanzspektroskopie bezeichnet, beschreibt eine Technik, welche die Anderung der elektrischen
Eigenschaften liber einen Frequenzbereich vermisst. Die elektrischen Eigenschaften werden durch die
MessgroRe Impedanz dargestellt [41-43, 48, 49].

Es gibt drei verschiedene Arten der Impedanzspektroskopie. Neben der lblichen Nutzung von einer
festen Frequenz zum Stimulieren eines Systems kann auch ein einzelner Spannungsimpuls oder eine
Sprung-Funktion zum Anregen und Vermessen des zeitvarianten Stroms genutzt werden. Die dritte
Option ist die zeitliche Messung des weien Rauschens [43]. Im Folgenden wird nur auf die am
starksten verbreitete Form [43], die Messung der Impedanz wahrend einer Stimulation durch eine
feste Frequenz und deren Darstellung, eingegangen. Diese Auswahl wurde aufgrund der Nutzung
dieser Messtechnik fiir diese Ausarbeitung getroffen.

Durch die Messung der elektrischen Eigenschaften liber einen Frequenzbereich statt der Messung tiber
einen Zeitbereich grenzt sich die Impedanzspektroskopie von anderen elektrochemischen
Messmethoden ab. Eine Ubersicht Giber das Grundexperiment ist in der Abb. 12 dargestellt. Eine
Spannungs- oder Stromquelle leitet einen elektrischen Stromfluss in das System. Es werden als
Ausganssignale aus dem System die Spannung und der Strom gemessen. Die Impedanz kann
anschlieRend rechnerisch bestimmt werden (s. 2.2). Im Folgenden wird sich auf die Variante fokussiert,
welche eine Spannung induziert. Das Gerat, welches typischerweise fiir spannungsinduzierte
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Experimente genutzt wird, heiRt Potentiostat. Impedanzspektroskopie wird in einer Vielzahl von
Anwendungen genutzt, u. a. Materialtestung, Untersuchungen von Effekten an
Oberflachenschnittstellen von Elektroden, Untersuchung biologischer Materialien oder bei
Korrosionstestungen [41, 42, 49, 56].

Strom-/Spannungsquelle

/

Messobjekt
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Abb. 12 EIS-Grundexperiment

2.3.3.1 Anforderungen fiir elektrische Impedanzmessungen

Bei Impedanzmessungen sind einige Anforderungen einzuhalten, damit die Ergebnisse als zuverlassig
gelten kénnen. Zum Uberpriifen der Anforderungen kénnen die Kramers-Kronig-Beziehungen mit
Bezug auf Linearitat, Kausalitat, Stabilitdit und Stationaritdat genutzt werden. Die Erflillung dieser
Anforderungen wird nicht nur fir zuverlassige Ergebnisse benétigt, sondern ist auch notwendig, damit
die Fourier-Transformation (s. 2.2.2) angewendet werden kann. Daher ist die Impedanz auch nur in
vollstandiger Art und Weise definiert, wenn diese vier Anforderungen (Linearitat, Kausalitat, Stabilitat
und Stationaritat) erfillt werden [41-43, 57].

Linearitat wird beim Verhaltnis von Spannung zu Strom typischerweise angenommen, z. B. durch das
Ohm’schen Gesetz (s. 2.2.1). Diese Annahme ist eine Vereinfachung und wird als sogenannte
Pseudo-Linearitat bezeichnet. Das Verhaltnis zwischen Strom und Spannung verhalt sich entsprechend
der Darstellung der folgenden Abb. 13 [41, 43, 57].

Strom

Spannung

Abb. 13 Darstellung der Pseudo-Linearitdt

Pseudo-Linearitat bezeichnet die Annahme, dass das Verhaltnis zwischen Strom und Spannung in
einem kleinen Bereich annahernd linear verhalt. Pseudo-Linearitat ist eine oft genutzte Vereinfachung,
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welche sich als verhaltnismaRig und sinnvoll herausgestellt hat. In der Abbildung ist erkennbar, dass
diese Annahme fir kleine Bereiche zutreffend ist. Im Normalfall wird bei einem Eingangssignal mit
einer Spannungsamplitude zwischen 1-10 mV ein pseudo-lineares Verhalten erreicht [41-43].
Allerdings ist dieser Wert auch abhangig von anderen Faktoren, beispielsweise dem
Elektrodenmaterial. Zum Beispiel zeigt Platin bei Spannungsamplitude von 50 mV noch pseudo-
lineares Verhalten [58)]. Grundsatzlich ist eine Erhéhung der Amplitude des Eingangssignales
vorteilhaft, da sich das Signal-Rausch-Verhaltnis (engl.: signal-to-noise ratio — SNR) mit abnehmender
Amplitude verschlechtert. Auf der anderen Seite erzeugen hohe Eingangsamplituden
Oberschwingungen im Ausgangssignal. Diese sind somit durch Artefakte Gberlagert. Die Priifung auf
solche Oberschwingungen ist ein weiterer Weg, die Linearitat nachzuweisen. Einige Gerate, bspw.
Frequenzganganalysatoren, kdnnen die Oberschwingungen im Ausgangssignal unterdriicken. Es ist ein
moglichst lineares Verhaltnis zwischen Spannung und Strom notwendig, um verlassliche Ergebnisse zu
erhalten. Diese konkurrierenden Faktoren, SNR und Linearitat, missen zur Bestimmung einer
optimalen Eingangsamplitude bei EIS-Experimenten abgewogen werden [41-43, 58].

Kausalitdt ist eine weitere Anforderung fiir eine einwandfrei definierte Impedanz sowie fir
zuverladssige Ergebnisse. Kausalitdt bedeutet fiir diesen Fall, dass das Ausgangsignal alleinig von den
Eingangssignalen, sowohl den Aktuellen als auch den Ehemaligen, abhangig ist. Daher ist dieses
Kriterium verletzt, wenn das Ausgangssignal durch duRere Einflisse verandert wird. Dieses Kriterium
kann beispielsweise Uberprift werden, indem das Ausgangssignal ohne Eingangssignal auf Rauschen
getestet wird. Beispiele, welche zu einer Verletzung des Kausalitatskriteriums fiihren kdonnen, sind
Relaxation der Spannung, des Stromes oder der Konzentration oder Temperaturfluktuationen. Weitere
Griinde fiir Abweichung vom Kriterium kénnen Abweichung durch das Messgerat selbst sein (s. 2.3.3.3)
[41-43].

Damit das Kriterium fiir Stabilitat erfillt ist, missen zwei Bedingung erflillt sein. Die erste Bedingung
ist, dass das untersuchte System im gleichen Zustand verbleibt, wenn kein Eingangssignal appliziert
wird. Die zweite Bedingung ist erfiillt, wenn das untersuchte System nach einer Anregung wieder in
den urspriinglichen Zustand zuriickkehrt. Diese Bedingung filhren zusammen zu der Anforderung, dass
das untersuchte System keine Energie bereitstellt. Anders formuliert: die gesamte gemessene Energie
vom untersuchten System darf nicht die Energie des Eingangssignals Uberschreiten [41-43]. Dieses
Kriterium und das Kriterium der Stabilitdit werden manchmal auch zusammen als Stationaritat oder
Zeitinvarianz des Systems bezeichnet [41-43, 57].

Das Kriterium Stationaritat ist erfillt, wenn sowohl die imagindare Komponente als auch die reale
Komponente der Impedanz liber den gesamten Frequenzbereich im endlichen Wertebereich liegen.
Des Weiteren muss die Impedanzkurve Gber den Frequenzbereich zwischen null und unendlich eine
stetige Funktion sein. Insbesondere an den Grenzbereichen, bei null und unendlich, muss die Impedanz
sich einem konstanten realen Wert annahern [42, 43, 57].

Die Kramers-Kronig-Beziehungen sind Gleichungen von Integralen, welche einen imaginaren und einen
realen Wert zueinander in Beziehung setzen. Aufgrund der Moglichkeit aus realen Werten den
imagindren Anteil zu berechnen, werden diese auch als Ubertragungsfunktion bezeichnet. Die
Kramers-Kronig-Beziehung wird fir EIS-Experimente genutzt, um aus den Ergebnissen der
Impedanzmessung den imagindren Anteil aus dem realen Anteil und den realen Anteil aus dem
imagindren Anteil zu berechnen und zu prifen, ob die theoretisch berechneten Werte mit den
experimentellen Daten libereinstimmen [41-43, 57].

2 (®xZ;(x) — wZ;(w) (45)
Zow) = Za() + - [ G
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=2 2(x) = 0Z; (@) (48]

Z = Zp(0) + d
w@) = 23O+ [ O
2w (CZr(x) — Zgr(w) (47)
Z(w) = —71- B R S dx
Aus dieser Beziehung ist es auch moglich die Phasenverschiebung zu berechnen [42, 43].
2w (*® InZ(x) (48)
o) ==- ] F gz

Die berechneten Werte werden mit den experimentell bestimmten Werten verglichen, um die
experimentellen Ergebnisse zu validieren. In der Literatur finden sich viele Abwandlungen dieser
Gleichungen [41-43, 57]. Es ist in praktischen Anwendungen unmoglich experimentelle Daten
zwischen null und unendlich zu messen. Daher existieren verschiedene Ansidtze, um die
Kramers-Kronig-Beziehung trotzdem nutzen zu konnen, beispielsweise Approximationen mittels
Polynomen oder elektrischen Ersatzschaltbildern [42, 57].

Die Kramers-Kronig-Beziehung reagiert sehr sensibel auf stochastische Fehler. Um korrekte Werte zu
berechnen, sollte die Summe dieser Fehler insgesamt Null ergeben [42]. Abweichungen von den
berechneten Werten zu den experimentell bestimmten Werten in den hohen Frequenzbereichen
werden typischerweise mit Artefakten durch das Messgerat in Verbindung gebracht. In den niedrigen
Frequenzbereichen werden Abweichungen zwischen gemessenen und theoretisch bestimmten
Ergebnissen eher mit einem nicht-stationdren Verhalten des Experiments zugeordnet. Des Weiteren
kann es passieren, dass systematische Abweichungen, welche sich gleichméaRig Gber den gesamten
Messbereich erstrecken, nicht als Fehler erkannt werden. Daher ist es besonders wichtig,
systematische Messabweichungen auszuschlieBen. Fiir den Nachweis valider Messergebnisse ist es
deswegen notwendig, dass die Kramers-Kroning-Beziehung gepriift werden, aber nicht ausreichend.
[41, 42].

2.3.3.2 Messtechniken und -aufbau

Es gibt verschiedene Formen des Messaufbaues fir Impedanzmessungen: Zwei-, Drei- und
Vierleitermessungen. Die Formen des Messaufbaues unterscheiden sich durch verschiedene
Positionierungen der Elektroden. Es wird zwischen vier Elektrodentypen unterschieden: die
Arbeitselektrode (Working Electrode — WE), die Arbeitsmesselektrode (Working Sense Electrode —
WS), die Referenzelektrode (Reference Electrode — RE) und die Gegenelektrode (Counter Electrode —
C). Der quantitative Verlauf eines beispielhaften Spannungsabfalles zwischen den unterschiedlichen
Elektroden ist in der nachfolgenden Abbildung dargestellt (s. Abb. 14). Der hohere Spannungsabfall
zwischen den spannungsinduzierenden Elektroden (WE & C) und den Messelektroden (WS & RE) ist
mit den Effekten an dem Elektroden-Elektrolyt-Ubergang erklarbar (s. 2.3.3.3) [43, 59].

/\ WE - Arbeitselektrode
U - Py P WS - Arbeitsmesselektrode
WE 'WSi 'RE: C RE - Referenzelektrode
.\ C - Gegenelektrode

x7

Abb. 14 Quantitativer Verlauf eines beispielhaften Spannungsabfalls iiber einen Weg innerhalb eines Messobjektes mit den
angedeuteten Messpunkten. Beispielhafte Darstellung der Elektroden
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Der traditionelle Messaufbau ist die Zweileitermessung, auch Zwei-Elektroden-Messung genannt [60].
Es ist der einfachste Messaufbau. Fir diesen Messaufbau kdnnen in realen Anwendungen mit einem
Potentiostat, welches fiir Vierleitermessungen geeignet ist, die Arbeitsmesselektrode bzw. die
Referenzelektrode mit der Arbeits- bzw. der Gegenelektrode verbunden werden, um aus einer
Vierleitermessung eine Zweileitermessung zu machen (s. Abb. 15). Die Impedanz wird zwischen der
Arbeits- und Gegenelektrode gemessen (s. Abb. 14). Folglich wird der groRe Spannungsabfall, welcher
entsteht, wenn der Strom den Ubergang zwischen Elektrodenoberfliche und Elektrolyt passiert, auch
gemessen. Dieser beeinflusst das Messergebnis stark. Daher wird dieser Messaufbau oftmals
verwendet, wenn keine Vierleitermessung moglich ist, beispielsweise bei Batterietestungen. [41, 59,
60].

Ein weiteres Messsystem ist die Dreileitermessung. In diesem Messaufbau wird die
Arbeitsmesselektrode mit der Arbeitselektrode kurzgeschlossen (s. Abb. 15). Daher wird die Spannung
zwischen Referenz- und Arbeitselektrode gemessen (s. Abb. 14). Somit kénnen je nach Anordnung der
Referenzelektrode die elektrischen Eigenschaften eines Abschnittes des Messobjektes und der
Arbeitselektrode vermessen werden. Diese Anordnung wird am héaufigsten verwendet, um die
Grenzflacheneffekte an der Elektrodenoberflache zu untersuchen. Dafiir wird die Referenzelektrode
moglichst nah an die Arbeitselektrode positioniert, sodass nur ein vernachlassigbar kleiner Abschnitt
der Probe vermessen wird. Daher wird die gemessene Impedanz hauptsachlich durch die Grenzflache
der Elektrode bestimmt [41, 59].

Der anspruchsvollste Messaufbau wird bei der sogenannten Vierleitermessung bzw. Vier-Elektroden-
Messung [60] eingerichtet. Hier werden die Messelektroden (WS & RE) beide von den
spannungsinduzierenden Elektroden (WE & C) getrennt. Dies ist in der nachfolgenden Abb. 15
dargestellt. Daher wird zwischen zwei Punkten in dem Messobjekt gemessen, sodass die
Spannungsabfalle an der Elektrodenoberflache zu dem Messobjekt nicht im Ausgangssignal vorhanden
sind (s. Abb. 14). Folglich ist das gemessene Impedanzsignal frei von chemischen Reaktionen, welche
an der Arbeits- oder Gegenelektrode auftreten und der Impedanz der Arbeits- und Gegenelektrode
selbst sowie von deren Kabeln und Anschllssen. Daher ist die Vierleitermessung eine Verbesserung zu
der Zweileitermessung, wenn das Messobjekt der Untersuchungsgegenstand ist. Beispiele fir
Messobjekte sind biologische Membranen und kolloidale Ldsungen. Die Referenz- und
Arbeitsmesselektrode werden an ein Gerat mit einer hohen Impedanz angeschlossen, um parasitare
Stromflisse moglichst gering zu halten (s. 2.3.3.3), wahrend die Spannung bestimmt wird. Der Nachteil
dieses Messaufbaus ist die erhdhte Komplexitdt sowie die damit einhergehenden erhéhten Kosten.
Zusatzlich kann das Einbringen von separaten Messelektroden Schwierigkeit bei der Umsetzung
erzeugen, z. B. bei Festkorpern oder sehr kleinen Proben [41, 59].

Es gibt Storeinflisse, welche speziell bei Drei- und Vierleitermessungen auftreten (s. 2.3.3.3). Dennoch
wirkt sich dieser Versuchsaufbau bei Untersuchungen, die sich nur auf die elektrischen Eigenschaften
einer Probe fokussieren, mindernd auf die Storeinflisse aus. Die Impedanz der Arbeits- und
Gegenelektrode wird nicht im Ausgangssignal ausgegeben und die Storeinflisse, welche an der
Elektrodenoberflache entstehen, sind vernachlassigbar. Also ist das Ausgangssignal hauptsachlich von
den Messelektroden und dem Messobjekt abhéngig. Nachteilig wirken sich dafiir die speziellen
Storeinflisse aus, welche bei diesem Messaufbau entstehen [41-43].
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Abb. 15 Vereinfachte Darstellung einer Vierleitermessung

2.3.3.3 Stéreinfliisse

Es gibt verschiedene Arten von Artefakten, welche bei Impedanzspektroskopie-Untersuchungen
auftreten kénnen. Zum Verstdandnis und zur Interpretation der Daten ist es notwendig, diese zu
kennen. Bei der Analyse der Ergebnisse sollten das Wissen liber mogliche Artefakte mit einbezogen
werden, um eine gute Interpretation der Daten zu erreichen. Eine Beschreibung verschiedener
Messtechniken der Impedanzspektroskopie istim Abschnitt 2.3.3.2 vorhanden. Es ist bereits durch den
Messaufbau moglich einige Artefakte zu vermeiden oder deren Einfluss auf das Ausgangssignal zu
minimieren. Es gibt bzgl. der Genauigkeit des Ausgangssignals Informationen von einigen Messgeréte-
Herstellern, wie exakt die Messergebnisse von Impedanzmessungen sind. Dies ist auch bei dem
Potentiostat Interface 1000E (Fa. Gamry Instruments) der Fall. Die Messsicherheit wird als
Genauigkeits-Darstellungen (s. 11.4) des Messequipments dargestellt und liefert liber einen gewissen
Frequenzbereich bei ausgewahlten Impedanz-Bereichen Angaben zur Messgenauigkeit unter
vorgegebenen Umstdnden, z. B. der Kabellange oder der Amplitude der Eingangsspannung. Allerdings
sind nicht alle Artefakte durch das Messequipment begriindet, weshalb ein Verstindnis fiir die
Messtechnik sowie weitere mogliche parasitare Effekte notwendig ist [41, 42, 61].

Es ist fast unausweichlich, dass Messfehler wahrend eines EIS-Experiments erzeugt werden. Die Fehler
kénnen in systematische und zufillige Fehler oder Messabweichungen unterteilt werden. Die
zufélligen Messabweichungen kdnnen, beispielsweise durch mittelnde oder glattende Verfahren, auch
nach den Messungen ausgeglichen werden. Systematische Fehler fihren zu durchgangigen
Messabweichungen, welche nicht durch mittelnde oder glattende Verfahren nachtraglich entfernt
werden konnen. Um systematische Fehler in den Messergebnissen zu vermeiden, kann das
Messequipment kalibriert werden. Das Ziel des Kalibrierens ist eine Beziehung zwischen den
Messergebnissen und den realen Werten herzustellen. Mit dieser Relation ist es moglich, die
systematischen Abweichungen herauszurechnen. In der praktischen Anwendung wird das Kalibrieren
oftmals mithilfe der Messung eines Testobjektes mit bekannten Werten erreicht. Fir die
Impedanzspektroskopie bietet sich ein Testkérper mit bekannter Leitfahigkeit und Kapazitat an
(s.2.2.1 & 2.2.2). Durch Vermessung dieses Testobjektes und dem Abgleich der Messpunkte mit den
bekannten realen Werten lasst sich ein Korrekturfaktor bestimmen. Die Kalibrierung ist ein wichtiger
Schritt fur die Entfernung von systematischen Fehlern. Dies ist der erste Schritt, welcher bei einem
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unerwarteten Ausgangssignal, z. B. widersprichlichen Messergebnissen, empfohlen wird. Bei dem
Messequipment von EIS Messungen mit biologischen Materialien, z. B. einem Potentiostat, werden
systematische Fehler oft durch Kabel, Elektroden und dem Messgerat selbst erzeugt [43, 62, 63]. Dies
wird in den nachfolgenden Abschnitten detaillierter thematisiert.

AuRere Einfliisse auf das Messergebnis kénnen durch in vielfiltiger Weise durch die Umgebung
entstehen, z. B. durch elektromagnetische Strahlung. Wenn dul3ere, elektromagnetische Strahlung das
Messergebnis beeinflusst, wie z. B. bei Messungen von Proben mit geringen Impedanzen, wird ein
faradayscher Kafig empfohlen, um diese dulReren Einfllisse zu minimieren. Diese elektromagnetischen
Strahlungen kénnen von (Labor-)Geraten, wie z. B. Kabeln, elektrischen Gerdten oder Maschinen,
erzeugt werden. Besonders kleine Strome kénnen von elektromagnetischem Rauschen liberlagert
werden. Der faradaysche Kafig sollte geerdet werden [42, 43, 56]. Es gibt noch zusatzlich die
Moglichkeit Rauschen, hervorgerufen von elektromagnetischer Strahlung, durch die
Signalverarbeitung zu minimieren. Damit kénnen Stérungen des Messgerates von elektrochemischen
Proben und von anderen Geraten reduziert werden. Die Notwendigkeit eines faradayschen Kafigs kann
so umgangen werden. Dies ist in einigen Messgeraten, u. a. dem Interface 1000E, bereits verbaut.
Diese Einstellung wird DSP (Digital Signal Processing) data accquisition mode genannt [56].

Eines der vermeidbaren Artefakte wird durch die nicht kompensierten Impedanzen im Messaufbau
erzeugt. Diese werden bspw. durch folgende Komponenten erzeugt: Kabel, Klemmen, Elektroden,
Messequipment oder Verbindungsstiicke. Durch diese entstehen vor allem im hochfrequenten Bereich
Artefakte. Der Einfluss und die Einwirkung auf die Messergebnisse sind von den Eigenschaften der
Komponenten abhdngig. Z. B. sind der elektrische Widerstand, die Induktivitat und die Kapazitat eines
Kabels abhangig von dessen Lange und Durchmesser. Um diese Artefakte moglichst gering zu halten,
ist eine Kalibrierung des Messaufbaus wichtig. Zusatzlich kann durch die Wahl eines geeigneten
Messaufbaues der Einfluss geringgehalten werden. Dies kann durch kurze Verbindungskabel oder
durch Nutzung von Vierleitermessungen, um die Messung der spannungsinduzierenden Elektroden
und deren Verkabelung zu umgehen, umgesetzt werden [41-43, 61].
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Abb. 16 Vereinfachte Darstellung einer Vierleitermessung mit Ableitstrom als parasitdrer Effekt

Ein weiterer parasitdrer Effekt, welcher durch den Messaufbau begrindbar ist, wird durch
Ableitstrome der Messelektroden verursacht. Dieser Ableitstrom kann nur bei Messungen entstehen,
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welche zusatzlich zu den Elektroden fir die Messung einbringen, also bei Drei- und
Vierleitermessungen (s. 2.3.3.2). Dies ist in Abb. 16 beispielhaft an einem experimentellen Aufbau mit
vier Elektroden dargestellt. Dieser parasitare Stromfluss (Iyesseiektrode) kann minimiert werden durch
das Anbringen von sehr hohen Impedanzen zur Erde des Spannungsmessgerates (Zg,4¢), sodass diese
viel gréRer sind als die Impedanz der Probe (Zp,pe). Die Impedanz des Ubergangs von Probe zu
Elektrode, der Elektrode selbst und der Kabel zum Spannungsmessgerat (Zyesseiektrode) VErringern
auch den parasitaren Strom zur Messelektrode, sollten allerdings sehr klein gewahlt werden, damit
das Spannungsmessgerat moglichst nur den Spannungsabfall zwischen den Messelektroden misst. Der
parasitdre Einfluss, welcher durch den Spannungsabfall an den Messelektroden entsteht, wird
Spannungsteiler-Effekt genannt. Somit ergibt sich folgende Anforderung: Zg,qe > Zprope >

ZMesselektrode [41: 61]-

Einen Einfluss auf das Ausgangssignal hat auch die Verteilung des Stromflusses. Eine ungleichmaRige
Verteilung kann z. B. bei Drei- und Vierleitermessungen durch die Ableitung des Stromes an den
Messelektroden entstehen. Dies ist in Abb. 17 beispielhaft dargestellt. Der Stromfluss strémt aufgrund
der hoheren Leitfahigkeit der metallischen Elektroden verstarkt am Rand der Messprobe durch die
Messelektroden — daher flieRt ein geringerer Anteil des Stroms durch die Suspension. Die Folge ist,
dass das Messsignal maRgeblich durch die Messelektroden beeinflusst wird und die geometrischen
Abmessungen der durchstromten Flache deutlich geringer ausfallt. Diese ungleichméaRige Verteilung
kann zu kapazitiven Ausgangssignalen fiihren. Dieser Einflussfaktor kann durch einen grofReren
Abstand zwischen den Elektroden oder durch kleinere Messelektroden minimiert werden [49].
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Abb. 17 Comsol Multiphysic-Simulation eines elektrischen Feldes bei einer Spannung zwischen den dufleren Elektroden (links,
rot und rechts, blau) von 10 mV (QMW) mit einer Suspension als Messobjekt zwischen den spannungsinduzierenden
Elektroden. Darstellung in einem Kammersystem mit vier 8 mm-breiten Referenzelektroden (mittig am Randbereich, tiirkis)
in einem Aufbau mit Messelektroden (Vierleitermessung), angepasst von [49]

Bei Kontakt zwischen einer Elektrode mit einem Elektrolyten bildet sich eine komplexe
elektrochemische Doppelschicht (EDL), auch Polarisierung der Elektroden genannt. Diese entsteht
durch die unterschiedlichen Arten des Ladungstransfers: einerseits der Transport von geladenen
Teileichen, z. B. lonentransport in der Elektrolyt-Lésung und andererseits der Transport von freien
Elektronen in der Festkorper-Elektrode. Die EDL kann in verschiedene Abschnitte unterteilt werden
und ist desto starker ausgepragt, je groRer die Potentialdifferenz zwischen Elektrode und Elektrolyt ist.
Der Aufbau ist in Abb. 18 dargestellt [43, 64].

Eine detailliertere Ubersicht (iber den Aufbau der Schichten und Méglichkeiten zur Berechnung findet
sich in folgenden Quellen: [41, 64, 65]. Die EDL kann elektrisch durch eine Impedanz beschrieben
werden, bestehend aus dem Ladungstransfer-Widerstand und der Doppelschichtkapazitat [41, 43, 48,
49, 64]. Die Kapazitat betragt ca. 10-60 uF pro Quadratzentimeter fir Elektrolyte und ca. 1 pF pro
Quadratzentimeter fur nichtpolare Dielektrika. Die EDL baut sich ungefdhr in Frequenzbereichen
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zwischen 10 Hz bis 1 kHz in wassrigen Losungen und ungefahr bei 1 Hz in Losungen mit kolloiden
Partikeln (Partikel mit Durchmessern in GroRenordnung von Mikrometer bis Nanometer) auf [41]. Die
EDL erzeugt ein stark Uberlagerndes Ausganssignal, welches insbesondere in niederfrequenten
Bereichen aufgrund der kapazitiven Effekte einen groRen Einfluss hat. Wenn die EDL nicht der explizite
Untersuchungsgegenstand ist, fihrt dies dazu, dass der Einfluss der zu messenden Probe gering ist und
nicht mehr von dem Einfluss der EDL im Ausgangssignal unterscheidbar ist [41, 43, 48, 49, 64]. Dies ist
bereits bei Messungen der elektrischen Eigenschaften von Knochen als eine maligebliche Fehlerquelle
aufgefallen [66—68]. Das Ausgangssignal wird durch die Polarisierung der Elektrode bis ca. 10 kHz
beeinflusst [66, 68]. Um die 100 kHz wurde eine Phasenverschiebung von ca. 0 ° gemessen [68]. Durch
die Nutzung von einer Vierleitermessung kann dieser Effekt im Ausgangssignal minimiert werden, so
dass der Einfluss der EDL vom Elektroden-Elektrolyt-Ubergang vernachléssigt werden kann [48, 49, 67].
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Abb. 18 Aufbau einer elektrochemischen Doppelschicht (EDL) an einer Metall-Elektrolyt-Grenzfldche: a) Schematische
Struktur mit der inneren Helmholtzschicht (i. H. p) und der dufieren Helmholtzschicht (o. H. p.); b) Schematischer
Potentialverlauf/ -abfall iiber die EDL [69]
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Abb. 19 Artefakt durch elektrochemische Doppelschicht am Elektroden-Elektrolyt-Ubergang: Zweileiter-Messung vs.
Vierleitermessung [70]. Der Unterschied der realen Impedanz (im hochfrequenten Bereich deutlich erkennbar) ist durch einen
gréfseren Abstand zwischen den Messelektroden bei der Zweileitermessung erklérbar.

35



2.4  Grundlagen Knochen

Der Begriff ,Knochen” bezieht sich auf eine Gruppe von Material, welche aus mineralisierten
Kollagenfasern besteht [71]. Da dies einen sehr weiten Bereich umfasst und aufgrund des Fokus der
Ausarbeitung wird im Folgenden nur auf Knochen von Sdugetieren eingegangen, insbesondere auf
humane Réhrenknochen. Dieser ist gemeint, falls nicht explizit Erweiterungen des Begriffes angemerkt
sind.

Knochengewebe ist nicht nur das widerstandsfahigste und biegesteifste Material des Kérpers [72],
Knochen erfiillen auch eine Vielzahl von Funktionen fiir unseren Korper [72—74]. Knochen fungieren
als physiologisches Teilsystem sowie als mechanische Stiitzelemente [72, 74]. Dafiir verbindet Knochen
Leichtbaueigenschaften mit aulRergewdhnlichen mechanischen Eigenschaften, z. B. einer
ausgepragten Harte mit einem duktilem Verhalten [73]. Rohrenknochen geben Struktur und Stabilitat
und ermoglichen zusammen mit den Gelenken Kérperbewegung, wobei die R6hrenknochen als Hebel
fr die Muskulatur wirken [33, 72, 74, 75]. Einige weitere Funktionen von Knochen sind, dass diese als
Kalzium-, Phosphat- [72, 74-76] und Magnesiumreservoir dienen [72], das Knochenmark enthalten,
das Weichgewebe schiitzen [72, 74, 76], eine Rolle bei der Regulierung vom Sdure-Base-Haushalt und
bei der Produktion von Wachstumsfaktoren spielen [72]. AuRerdem besitzt Knochen die Fahigkeit, sich
anzupassen und zu reparieren [72-75, 77]. Diese Anpassung an mechanische Belastungen wird auch
Wolff’sches Gesetz genannt [74]. Daher ist Knochen niemals als statisches Gewebe zu verstehen,
sondern als sich und seine Eigenschaften anderndes, lebendiges Gewebe [74]. Die vier typischen Zellen
des Knochens sind Knochensaumzellen, Osteoblasten, Osteoklasten und Osteozyten. Wahrend die
Osteozyten mit dem Wahrnehmen von mechanischen Lasten sowie dem Steuern des Knochenaufbaus
und -abbaus in Verbindung gebracht werden, sind die Osteoblasten fir den Knochenaufbau und
Osteoklast fiir den Knochenabbau zustidndig. Dadurch erhédlt der Knochen die Fahigkeit sich
kontinuierlich adaptiv anzupassen. Diese wesentliche Fahigkeit des Knochens ist nicht nur essentiell
fiir die Anpassung an duflere mechanische Lasten bzw. deren Absenz, sondern auch fiir die Kalzium-
Homoostase und die Knochenheilung [74, 76, 77]. Der Prozess des Anpassens von Knochen wird in drei
Phasen unterteilt: Beginn der Resorption durch die Osteoklasten (Phase 1), die Ubergangsphase von
Resorption zur Knochenbildung (Phase 2) und die Knochenbildung durch Osteoblasten (Phase 3) [76].

Um die variierenden Eigenschaften von Knochen zu analysieren, ist es wichtig, ein Verstandnis fir die
Struktur von Knochen zu entwickeln, da die Eigenschaften durch die Struktur beeinflusst werden [66,
72-74, 78]. Daher werden zuerst die Struktur und der Aufbau von Knochen beschrieben. Im Anschluss
werden die fiir diese Ausarbeitung relevanten Eigenschaften von Knochen erértert. Im abschlieBenden
Abschnitt werden die generellen Prozesse der Knochenheilung dargestellt. Im nachfolgenden Kapitel
wird der Stand der Technik bzgl. dem Reponieren von Knochenfragmenten, der Osteosynthese,
erlautert.

2.4.1 Knochenstruktur und -aufbau

Die Evolution hat zu einer komplexen, mehrphasigen, heterogenen und anisotropen Mikrostruktur des
Knochens gefiihrt [74]. Da die Eigenschaften von Knochen durch die Struktur und den Aufbau des
Knochens bestimmt werden und dieser sehr komplex ist [72, 74, 78], ist die Struktur im Folgenden
beschrieben. Knochen ist aus Sicht der Materialwissenschaften ein biologischer Verbundwerkstoff
[71-73]. Ein anerkannter und oft genutzter Ansatz zum Beschreiben des komplexen Aufbaues ist die
Strukturierung in verschiedene hierarchische Ebenen (s. Abb. 20) [71, 74].

Nach dieser Aufteilung beschreibt die erste Ebene die chemische Zusammensetzung des Knochens.
Diese setzt sich zu ca. 70 % aus anorganischen Material, zu ca. 22-25 % aus organischen Material und
zu ca. 5-8 % aus Wasser zusammen [72]. Die chemische Zusammensetzung ist zwischen dem
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spongidosen Knochen und dem kompakten Knochen (s. letzter Absatz) identisch [75], allerdings variiert
die Zusammensetzung je nach Knochen und Lokalisation [71, 75]. Das anorganische Material besteht
hauptsachlich aus Hydroxylapatit (95 %). Die restlichen finf Prozent setzen sich aus Unreinheiten
zwischen den Hydroxylapatit-Kristallen zusammen [72]. Der organische Anteil ist grofStenteils Kollagen
Typ | und weitere nicht-kollagene Proteine (94-98 %) [72], wobei die nicht-kollagenen Proteine ca. 10-
15 % der gesamten Proteinmenge ausmachen [78]. Die Ubrigen zwei bis flinf Prozent der organischen
Materialien sind Zellen [72].
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Abb. 20 Struktureller Aufbau eines Knochens in den verschiedenen hierarchischen Ebenen, modifiziert nach [79]

Die zweite Ebene beschreibt die Struktur der mineralisierten Kollagenfibrillen. Die Kollagenfasern
blindeln sich durch intermolekulare Bindungen zu sogenannten Mikrofibrillen. Zwischen zwei
Kollagenfasern besteht dabei ein Abstand von 67 nm [73, 78]. Durch den regelmaligen Versatz der
Enden die nebenstehenden Kollagenfasern wird eine stufenartige Struktur erzeugt [71, 73, 78]. In den
Licken zwischen den Enden der Kollagenfasern sowie zwischen den Fasern lagern sich Hydroxylapatit-
Kristalle an [71-73, 78] und verdrangen in Abhangigkeit des Mineralisierungsgrades das Kollagen [71-
73,78].

Die Fibrillen (Ebene 3) und ihre strukturelle Anordnung (Ebene 4) entstehen durch das Biindeln der
Mikrofibrillen. Bei Struktur dieser Fibrillen wird zwischen Geflechtknochen (Primarknochen) und
Lamellenknochen (sekundar Knochen) differenziert. In Geflechtknochen ist die Anordnung der Fibrillen
unorganisiert. Geflechtknochen tritt bei der Knochenneogenese, dem Wachstum, der Heilung sowie
bei Krankheiten, z. B. Morbus Paget, auf. Lamellenknochen ist mit einer parallelen Anordnung der
Fibrillen strukturiert aufgebaut [71, 72, 78].

Osteone werden zylindrische Formationen des Knochens genannt, welche von Weiner und Wagner
[71] als funfte Struktur-Ebene beschrieben werden. In der Mitte der Osteonen verlaufen GefdRe,
welche von mehreren Schichten lamellaren Knochens umgeben werden. Es ist zwischen primaren und
sekundaren Osteonen zu unterscheiden. Priméare Osteone sind die erste Generation von Osteonen,
welche direkt aus dem Umbau von dem Geflechtknochen entstehen. Sekundare Osteone entstehen
durch den Umbau der Kortikalis und ersetzten den Knochen. Diese sind von einer Zementlinie (Dlinne
Schicht mit hohem Mineralgehalt) ummantelt. Daher sind primére Osteone besser in die Struktur
eingebunden. Hingegen sind sekundare Osteone, welche auch Havers'sches System bezeichnet
werden, mechanisch schwacher und durch die primare Struktur gebaut. Zwischen den Osteonen
befinden sich die sogenannten Schaltlamellen, welche Relikte ehemaliger Osteonen sind [78].

Ebene 6 und 7 sind durch die Differenzierung zwischen der Struktur von der Kortikalis und der
Spongiosa (Ebene 6) (s. Abb. 20 & Abb. 21) und der Form der Knochen (Ebene 7) definiert (s. Abb. 21)
[71]. Die Form der Knochen als geometrische Charakteristik eines Knochens tragt zu der Festigkeit des
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Knochens bei. Bei Rohrenknochen unterteilt man die Enden (Epiphysen) von dem Schaft (Diaphyse),
welche durch die Metaphysen miteinander verbunden sind. In jungen Knochen ist die Epi- und
Metaphyse durch eine Knorpelschicht getrennt, die Wachstumsfuge. An der Wachstumsfuge
verlangert sich der Knochen, bis die Wachstumsfuge bei Erwachsenen verknochert [74].

Der Knochen besitzt eine duRere Hille aus kompakten Knochen, die Kortikalis, auch als Kompakta
bezeichnet. Diese dulRere, kompakte Knochenmasse mit geringer Porositat (ca. 5-10 % [30] mit einem
Anstieg auf bis zu 41 % beim Bruch [80]) unterscheidet sich makroskopisch stark von der inneren,
trabekelartigen Struktur, der Spongiosa, welche auch als trabekuldrer Knochen bezeichnet wird. Die
Spongiosa wird als ,schwammartig” beschrieben und hat eine hohe Porositat von 50-95 % [30] bzw.
30-90 % [81], wobei Werte unter 60 % bei gesunden Knochen zu erwarten sind [30, 72, 74, 82, 83]. Die
Verteilung von Kortikalis zu Spongiosa liegt im gesamten Skelett bei ca. 80:20 [83]. Sowohl die
Spongiosa als auch die Kortikalis bestehen aus Knochenlamellen [74]. Im Gegensatz zu der Spongiosa
sind in der Kortikalis zusatzlich die Strukturen der Osteonen ausgebildet [72, 74, 82]. Die
konzentrischen Osteonen der Kortikalis verlaufen parallel zueinander [82]. Die Kortikalis ist die aulRere
Knochenschicht und ummantelt die Markhohle, welche mit dem fettigen gelben und dem
blutbildenden roten Knochenmark sowie der Spongiosa gefillt ist. Die Verteilung dieser vier
Komponenten ist orts- und altersabhangig [74]. Im Inneren des Knochens befindet sich die Spongiosa,
deren porenartige Struktur mit Knochenmark in verdnderbaren Anteilen gefillt ist. Aufgrund ihrer
honigwabenartigen Struktur ist die Spongiosa weniger homogen, hat eine weniger parallele
Ausrichtung und eine geringere Dichte [68, 82]. Die Spongiosa befindet sich hauptsachlich in den Enden
der Réhrenknochen und den Wirbelkdrpern [74]. Auch von den Epiphysen setzt sich an der Kortikalis,
die Markhoéhle ummantelnd, der trabekuldre Knochen fort. Die Oberflache der Spongiosa ist gréRer als
die der Kortikalis, daher wird dieses zum Ausgleichen bei kurzzeitigen Phosphat- oder
Kalziumschwankungen genutzt [74]. Die Versorgung erfolgt Gber Diffusion aus dem umliegenden
Knochenmark [82]. Die Kortikalis ist fiir ca. 80 % des Gewichts der Knochen verantwortlich, die (ibrigen
ca. 20% werden durch die Spongiosa erzeugt [72]. Die aus der Kortikalis bestehende &duRere
Knochenhiille wird von dem Periost, einer bindegewebsartigen Knochenhaut, ummantelt. Im Inneren
grenzt das Endost den Knochen ab. Die Versorgung der Kortikalis erfolgt tber die Havers-Kanale
(Anordnung: innerhalb der Osteonen) und die Volkmann-Kandle (Anordnung: senkrecht zu den
Osteonen) [82].
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Abb. 21 Humerus (Oberarmknochen) mit dem inneren Aufbau der Metaphyse
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2.4.2 Eigenschaften von Knochen

Dass Knochen sehr viele Funktionen erfillen und daher auch eine groRe Anzahl an nennenswerten
physikalischen Festkorper- und elektromechanischen Eigenschaften besitzen [74], wurde bereits in
den vorherigen Abschnitten dargelegt. In diesem Kapitel werden die fiir diese Ausarbeitung
wesentlichen Eigenschaften quantifiziert.

Aufgrund individueller Variationen der Eigenschaften von Knochen koénnen die nachfolgenden
genannten Werte von weiteren Einzelwerten aus der Literatur abweichen [37]. Es existieren zwischen
den mechanischen Eigenschaften der Knochen der Extremitaten von erwachsenen Sdugetieren keine
grolRen Variationen. Dies gilt sowohl fiir die Eigenschaften innerhalb des Knochens als auch zwischen
verschiedenen Knochen [84]. Die physikalischen Festkorper- und elektromechanischen Eigenschaften
von Knochen verdndern sich aufgrund von externer Anregung und durch den Kalzium- und
Phosphatmetabolismus [74, 84].

2.4.2.1 Mechanische Eigenschaften

Die mechanischen Eigenschaften von Knochen werden durch die Knochendichte, die
Knochenarchitektur und den intrinsischen Materialeigenschaften beeinflusst. Nach gangiger Meinung
sind die intrinsischen chemischen, strukturellen und mechanischen Materialeigenschaften
gleichbleibend [74]. Einige mechanische Eigenschaften von Knochen sind aufgrund seiner Funktion als
Stitz- und Bewegungsapparat besonders wichtig. Diese sind die Festigkeit und die Steifheit (s. 2.1.3).
Ohne eine hohe Steifigkeit wirde der Knochen sich bei Belastung verformen, sodass
Muskelkontraktionen keinen oder einen geringeren Effekt hatten. Ohne eine hohe Festigkeit wiirde
der Knochen bei Belastungen brechen, sodass dieser nicht mehr seine Stiitzfunktion erfillen kann [33,
74]. Daher soll insbesondere auf diese Werte eingegangen werden.

Die Messergebnisse der mechanischen Eigenschaften von Knochen sind stark von den Testparametern
und der Umgebung abhangig. Darunter fallt insbesondere, ob der Knochen getrocknet wurde.
Getrockneter Knochen ist steifer und sproder [37]. Getrockneter Knochen ist weniger realitdtsnah als
nicht getrockneter Knochen, weshalb im Folgenden der Fokus auf nicht auf getrocknete Knochen
gelegt wird [33]. Ein weiterer maRgebender Parameter ist die Form des Knochens, also die Verteilung
der Knochenmasse im Raum [33, 74]. In den nachfolgend dargestellten, mechanischen Kennwerten
wird nur auf Knochen als Werkstoff eingegangen, da der explizite Vergleich zwischen den
verschiedenen Knochen die Parameteranzahl stark erhdhen wiirde. Zusatzlich ist neben der Dichte von
Knochen die Festigkeit und Steifigkeit auch abhangig von der Lastrichtung [33, 37, 74, 82]. Diese
Eigenschaft ist auf die anisotrope Mikrostruktur zurlickzufiihren (s. 2.4.1) [33, 74, 82].

Die mechanischen Eigenschaften konnen entweder mit Ultraschalluntersuchungen oder mit
mechanischen Testungen (z. B. Zug- oder Druckversuch) bestimmt werden [37]. Eine Ubersicht {iber
verschiedene Steifigkeitsparameter (E-Modul, s. 2.1.1 und Schubmodul, s. 2.1.3) in den verschiedenen
Ausrichtung finden sich nach Zusammenstellung von Currey [37] in der nachfolgenden Tabelle.

Untersuchungsart Ultraschall Mechanisch
Zugbeanspruchung Druckbeanspruchung

E Radial (1) [GPa] 12 12,8+3 11,7 +1,01

E Umlaufend (2) [Gpa] 13,4 12,8 +3 11,7 + 1,01

E Longitudinal (3) [GPa] 20 17,7 £3,6 18,2 + 0,85

G 12 [GPa] 4,5

G 13 [GPa] 5,6 3,310,442 3,3+0,42

G 23 [GPa] 6,2 3,3+042 3,3+0,42

Tabelle 2 Steifigkeitswerte von kortikalen, haversschen Knochen nach [37]
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Die verschiedenen moglichen Ausrichtungen im Knochen sind in Abb. 22 dargestellt. Untersuchungen
mit abweichenden Winkeln ergaben abweichende Werte, welche zwischen den Maximal- und
Minimalwert der Ausrichtung in Koordinatenrichtung lagen. Das E-Modul ist also eine Funktion Gber
die Ausrichtung. Es zeigt sich, dass das E-Modul fir die longitudinale Ausrichtung (Lédngsrichtung) am
hochsten ist. Dies lasst sich durch zum Teil durch die parallel zur Oberflache verlaufenden Osteone
begriinden. AuBerdem ist es auffallig, dass die Ergebnisse fiir die Ultraschalltestmethode grundsatzlich
hoher ausfallen. Allerdings ist dafiir keine Begriindung bekannt [37]. Zusammenfassend lasst sich
festhalten, dass das E-Modul von Knochen zwischen 10-20 GPa variiert. Es erreicht den hochsten bzw.
niedrigsten Wert in longitudinaler Ausrichtung bzw. radialer Ausrichtung (Querrichtung), wobei die
Abweichung des E-Moduls zwischen radialer und umlaufender Ausrichtung dhnlich ist [33].
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Abb. 22 Ubersicht der verschiedenen Ausrichtungen am Knochen

Festigkeit kann, wie in 2.1.3 beschrieben, in verschiedene Festigkeitstypen unterschieden werden. Dies
ist abhangig von der Beanspruchung, unter welcher die Festigkeit bestimmt wird. Eine Ubersicht tiber
verschiedene Festigkeitsparameter nach verschiedenen Ausrichtung sind nach Zusammenstellung von
Currey [37] in der nachfolgenden Tabelle dargestellt:

Festigkeitstyp Ausrichtung

Longitudinal Umlaufend
Zugbeanspruchung
(Zug-)Festigkeit 133+ 15,6 53+10,7
Streckgrenze 114+7,1 141 £12
Bruchdehnung 0,031+ 0,006 0,007 £ 00,0014
Druckbeanspruchung
(Druck-)Festigkeit 205 +17,3 131+ 20,7
Bruchdehnung 0,019 + 0,003 0,05+ 0,011
Scherbeanspruchung
(Scher-)Festigkeit 67 +3,5 67+3,5

Tabelle 3 Festigkeitswerte von kortikalen, haversschen, humanen Knochen in MPa [37]

Es gibt viele Veroffentlichung, welche den Untersuchungsgegenstand Festigkeit von Knochen haben.
Die vorliegenden Werte entsprechen Werten der Literatur [37]. Ein weiteres Merkmal von Knochen ist
die ausgepragte plastische Verformungsphase (s. Abb. 4).

2.4.2.2 Elektrische Eigenschaften

Die elektrischen Eigenschaften im menschlichen Kérper sind durch die ungleichméaRige Verteilung
verschiedener Gewebe inhomogen verteilt. Zusatzlich variieren diese Eigenschaften in Abhangigkeit
von der Frequenz [85]. Die elektrischen Eigenschaften von Knochen werden mit der Mikrostruktur von
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Knochen in Verbindung gebracht [66, 68]. In neusten Studien wurde eine positive Korrelation zwischen
dem Verhiltnis von Knochengewebevolumen zum allgemeinen Gewebevolumen (BV/TV) und der
elektrischen Leitfahigkeit nachgewiesen [68]. Nur wenige Autoren haben die elektrischen
Eigenschaften von menschlichem Knochengewebe publiziert [86]. Lebender Knochen ist im Hinblick
auf die elektrischen Eigenschaften ein sehr komplexes Material, da dieses anisotrop und inhomogen
ist. Zusatzlich ist lebendiger Knochen mit Poren durchsetzt, welche mit Flissigkeiten gefillt sind.
Daraus folgt eine Ungewissheit tiber den Strompfad zwischen Messelektroden. AuRerdem erschwert
die irreguldre Geometrie des gesamten Knochens die Berechnung normalisierter elektrischer
Eigenschaften. Diese Umstdnde fiihren zu einer grofRen Bandbreite von berichteten Werten fir die
Impedanz von Knochen [66, 67]. Daher werden Untersuchungen der elektrischen Eigenschaften von
Knochen haufig an zurechtgeschnittenen, gesdauberten und getrockneten (verarbeiteten) Proben
vorgenommen [87]. Auf Werte dieser Untersuchungen soll im Folgenden nicht eingegangen werden,
da die Impedanz flir Messungen unter realen Bedingungen abweichen. Ein gesteigerter Wassergehalt
von Gewebe hat einen starken Einfluss auf die elektrischen Eigenschaften des Gewebes, insbesondere
die elektrische Leitfahigkeit und die Permittivitat (s. 2.2). Ein hoherer Wasseranteil korreliert mit
erhohter Leitfahigkeit [66, 88]. Bei einer Messung des Wasseranteils von Knochenmark eines sechs
Monate alten Kalbes wurde eine Bandbreite von 26 % - 68 % festgestellt [88], was die Spannbreite
verdeutlich, welche durch individuelle Merkmale entsteht. Zuséatzlich hat es einen grolRen Einfluss auf
die Messergebnisse, ob das biologische Gewebe tot oder lebendig ist [89—91], wobei die Durchblutung
eine grolle Rolle spielt [89, 91]. Der zeitliche Verlauf wurde als Quelle fiir groBe Abweichung bei
Messung der elektrischen Eigenschaften von Knochen nachgewiesen, insbesondere bei Abweichung
der elektrischen Leitfahigkeit. Weiteren Einfluss hat bspw. die Temperatur, der pH-Wert und die
Messmethodik [66]. Ein signifikanter Einfluss auf die dielektrischen Eigenschaften von Knochen wurde
auch in Korrelation mit dem Alter nachgewiesen. Mit steigendem Alter nimmt sowohl die elektrische
Leitfahigkeit als auch die Permittivitat ab. Dies wird bei langen Rohrenknochen mit einer erhéhten
Mineralisierung und einer daraus folgenden Abnahme des Wassergehalts in Verbindung gebracht.
Beim Knochenmark wird die Ansammlung von Fettzellen, welche zu gelben Knochenmark fiihrt, und
Abnahme von blutbildenden Zellen, welche zu roten Knochenmark fiihren als Hauptgrund fir die
altersbedingten Veranderungen angefiihrt. Rotes Knochenmark enthalt ca. 40 % Wasser, wohingegen
gelbes Knochenmark maximal 15 % enthalt. Die Verteilung von gelbem und rotem Knochenmark ist im
Skelett und Knochen ungleichmaRig und variiert stark mit dem Alter. Im Knochenmark wurde die am
starksten ausgepragte Verdnderung durch das Alter gemessen [50]. Aufgrund dieser vielzdhligen
Faktoren sollten die nachfolgenden Werte auch nicht als exakte elektrische Parameter verstanden
werden, sondern es handelt sich immer um Durchschnittswerte, welche mit einer gewissen
Messunsicherheit behaftet sind [60] und, unter anderem, abhédngig sind von der exakten
Zusammensetzung des Gewebes [66, 88]. Daher st ein typisches Problem der
Gewebecharakterisierung anhand von Impedanzspektroskopie die Gewinnung von Vergleichswerten
[60].

Die Permittivitat der Kortikalis ist hoher als die Permittivitat der Spongiosa [30]. Unabhangig davon, ob
der Knochen verarbeitet ist oder nicht, weichen die Werte der Impedanz des kortikalen Knochens zu
dem spongiosen Knochen ab [66, 87]. Der kortikale Knochen hat eine hdohere Impedanz als der
spongiose Knochen [66, 67, 87, 92, 93]. Dies fuhrt dazu, dass bei einer Elektrostimulation der Strom
hauptsachlich tber den trabekuldaren Knochen fliet [67]. In longitudinaler Richtung ist die Impedanz
der Kortikalis geringer als in radialer Ausrichtung [66, 67], was mit einer héheren Porositat in
longitudinaler Richtung aufgrund der Haverskanile begriindet wird [67]. Eine Ubersicht zum Vergleich
der elektrischen Leitfahigkeit unterschiedlicher Gewebetypen in niedrigen Frequenzbereichen (1 Hz
bis 10 kHz) und bei 1 kHz sowie deren Phasenwinken und die Anisotropie der Gewebestruktur findet
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sich in der nachfolgenden Tabelle [89]. Es ist erkennbar, dass Blut im Vergleich zu Knochen eine ca. 10-
100-fach hohere Leitfahigkeit hat, Fett eine leicht hohere bis dhnliche Leitfahigkeit besitzt und die
Leitfahigkeit von Muskeln ca. um den Faktor 10 héher ausfallt.

Gewebetyp Leitfahigkeit [S/m] Leitfahigkeit [S/m] Phasenwinkel | Anisotropie
(1 Hz - 10 kHz) (ca. 1 MHz) (> 10 MHz)

Haut (menschlich, 107 104 80° -

getrocknet)

Haut (menschlich, feucht) 10° 10* 30° -

Knochen 0,005-0,06 - 30° Stark

Fett 0,02-0,05 0,02-0,05 3° Schwach

Lunge 0,05-0,4 0,1-0,6 15° Lokal

Graue Substanz (Gehirn) 0,03-0,4 0,15 15° Schwach

WeiRe Substanz (Gehirn) 0,03-0,3 - - Stark

Leber 0,2 0,3 5° -

Muskel 0,05-0,4 0,6 30° Stark

Blut 0,7 0,7 20° Strémungs-
abhingig

Urin 0,5-2,6 0,5-2,6 0° Keine

Zerebrospinal- 1,6 1,6 0° Keine

flussigkeit/Liquor

Saline, 0,9 %, 20 ° 1,3 1,3 0° Keine

Saline, 0,9 %, 37 ° 2 2 0° Keine

Meerwasser 5 5 0° Keine

Tabelle 4 Ubersicht iiber die elektrische Leitfidhigkeit, den Phasenwinkel und Anisotropie verschiedener Gewebe und
Fliissigkeiten bei unterschiedlichen Frequenzen [89]

Ein aktueller Review [94] hat fiir verschiedene Gewebetypen eine nach Frequenzen feiner aufgeldste
Ubersicht der elektrischen Eigenschaften unterschiedlicher biologischer Gewebe dargestellt, allerdings
ohne die Phasenwinkel oder Anisotropie zu untersuchen. Die Messungen erfolgten ex vivo und sind
aus unterschiedlichsten Untersuchungen zusammengetragen. Aufgrund der in dieser Ausarbeitung
untersuchten Gewebetypen wird hier lediglich das Ergebnis fiir Blut und Knochen prasentiert. Zur
besseren Vergleichbarkeit wurden die spezifischen Widerstandswerte in die elektrische Leitfahigkeit
umgerechnet. Es ist erkennbar, dass die Werte sich decken, was die Aussagekraft dieser erhoht.

Gewebetyp 0 Hz 10Hz | 50Hz | 10 50 100 500 1MHz | 10 1 GHz
kHz kHz kHz kHz MHz

Knochen 0,06 | 0,07 | 0,08 | 0,08 0,08 0,083 0,087 0,09 0,09 0,145

Blut 0,625 | 0,66 | 0,71 | 0,71 0,71 0,63 0,77 0,71 1,1 1,4

Tabelle 5 Ubersicht iiber die elektrische Leitféhigkeit, angegeben in [S/m], von Knochen und Blut bei unterschiedlichen
Frequenzen [94]

Die in den Tabellen dargestellte Frequenzabhangigkeit der elektrischen Eigenschaften von Gewebe
verlduft nicht gleichmaRig. Dies ist in verschiedenen, unabhangigen Publikationen fir
unterschiedliches biologisches Gewebe nachgewiesen worden [95—99]. Dieses Verhalten ist mit den
unterschiedlichen Verhalten von geladenen Teilchen im elektrischen Feld erklarbar. Z. B. folgen groRe
lonen deutlich langsamer einem Wechselfeld und konnen sich bereits bei kleineren Frequenzen nicht
mehr frei bewegen, wahrend dies fiir kleinere lonen oder geladene Teilchen noch méglich ist. Daher
kdnnen mit der Impedanzspektroskopie materialspezifische Parameter sehr genau identifiziert
werden. Die ausgepragtere Frequenzabhangigkeit in spezifischen Frequenzbereich kann mit
verschiedenen Dispersionen, welche von Schwan erstmals kategorisiert wurden [100], eingestuft
werden. In der der Abb. 23 sind diese Dispersionen mit ihren ungefdhren Frequenzbereichen
dargestellt. Fir biologische Gewebe lassen sich die Dispersionen grob in vier verschiedenen Bereichen
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unterteilen: a -, B-, y- und 6-Dispersion, wobei nur nach den Frequenzbereichen unterschieden wird
und nicht nach den zugrundeliegenden Mechanismen. [41, 50, 51, 100, 101]
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Abb. 23 Typische Dispersionen von biologischen Gewebe: : o -, 8-, y- und &-Dispersion [50]

Eine Ubersicht (iber verschiedene Bestandteile von biologischen Materialien und dem Auftreten der
verschiedenen Dispersion in Abhangigkeit dieser ist in der nachfolgenden Tabelle 6 dargestellt. Fir die
Analyse der Ergebnisse in dieser Arbeit sind insbesondere die Alpha- und Beta-Dispersion aufgrund der
untersuchten Frequenzspektren von Interesse. Dies zeigt bereits eindriicklich die Komplexitat, welche
durch die verschiedenen Molekiile und Strukturen sowie kleine Anderungen dieser in den Verlauf der
elektrischen Leitfahigkeit und Permittivitat Giber die Frequenz eingebracht wird. Jeder Mikropartikel
hat seine eigenen Relaxationszeiten und jeder Partikeltyp weist zusatzlich eine GauR'sche
Normalverteilung der Dispersion auf. [102]

Losungen und Substanzen Dispersion
o B Y 6
Wasser und Elektrolyte - - - +
Biologische Makromolekiile: Aminosauren - - + +
Proteine - + + +
Nukleinsduren + + + +
Vesikel: ohne Oberflachenladung - + + -

mit Oberflachenladung + + +

Zellen mit Membran und Losung ohne Proteine - + + -
Proteinen - + + +
mit Oberflachenladung + + + -
Membranrelaxation + + + -
Organellen - + + +
Zellen mit Membran, Oberflachenladung, Organellen und Proteinen + + + +

Tabelle 6 Auftreten der unterschiedlichen biologischen Dispersionstypen verschiedener Zellbestandteile und deren
Kombination [103]

In einer dreiteiligen Veroffentlichung aus dem Jahr 1996 von Gabriel et al. [92, 93, 104] wurde eine
ausfiihrliche Ubersicht von den dielektrischen Eigenschaften verschiedener Gewebetypen mit
Literaturdaten und eigenen Forschungsergebnissen geschaffen, welche auch heute noch als Grundlage
von vielen Fachblichern und Vero6ffentlichungen in diesem Fachgebiet dient [50, 83, 89, 105, 106]. Aus
dieser soll im Folgenden eine Ubersicht der relativen Permittivitdt und der elektrischen Leitfahigkeit
von verschiedenen Gewebetypen dargestellt werden. Dabei wird der Fokus auf kortikalen Knochen,
Knochenmark sowie Blut und Knorpel gelegt. Sowohl Blut als auch Knorpel werden zur Simulation von
Gewebe zwischen den Knochenfragmenten beim Bruch genutzt. Aus Kapitel 2.4.3.2 und Abb. 29 geht

43



hervor, welche Rolle diese in der Knochenheilung spielen. Es ist in den Abbildungen (Abb. 24 - Abb. 26)
erkennbar, dass ein GrofSteil der Messungen sich auf Frequenzbereiche im hoheren Kilohertz-Bereich
bis Gigahertz-Bereich fokussiert. Auch neuere Publikation weisen auf Liicken bei der Charakterisierung
von Gewebe hin, z. B. sind keine Quellen zur Charakterisierung von Knorpel bei Frequenzen unter ein
1 MHz vorhanden, sondern lediglich niedrigfrequente Messungen der Leitfahigkeit und die
zusammengetragenen Ergebnisse von Gabriel et al. [106]. Dies betont die fehlenden Messergebnisse
aus den niedrigeren Frequenzbereichen, welche mit dem Vierleiteraufbau gewonnen werden kénnen,
um diese Liicken in der Literatur zukinftig zu flllen. Insbesondere In-vivo-Messdaten vom Menschen
in diesen Frequenzbereichen kdnnen mit dem in dieser Ausarbeitung entwickelten Demonstrator
gewonnen werden, was zu einer deutlich belastbareren Situation zur Analyse von
Impedanzmessungen, aber auch zu verbesserten Simulationen des elektromagnetischen Verhaltens
von Korper, flihren wirde. Die im Ergebnisteil beschriebenen In-vitro-Messdaten vom
Schweineknochen stellen hier bereits eine deutliche Verbesserung zum Status Quo dar.
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Abb. 24 Dielektrische Eigenschaften von Blut, angepasst nach [92]

44



Alle Bereiche zeichnen sich durch eine Frequenzabhangigkeit aus, welche teilweise mit sehr geringer
Veranderung lineare Bereiche bildet und an anderer Stelle exponentiell durch Dispersionen gepragt
ist. Beim Knorpel wie beim Blut und Knochenmark ist in Bereichen der Frequenzregionen der Beta-
Dispersion (10kHz bis 10 MHz) und der Gamma-Dispersion (100 MHz bis 10 GHz) eine exponentielle
Veranderung der elektrischen Eigenschaften sichtbar. Beta-Dispersion tritt aufgrund von nicht mehr
dem elektromagnetischen Feld folgender Oberflachenpolarisation der Zellen / Akkumulation von
Landungstragern an Zellwanden auf. Gamma-Dispersion tritt aufgrund von nicht mehr dem
elektromagnetischen Feld folgende in wassergelste Proteine und Aminosauren auf. [94, 107] Fir die
Verwendung der Werte fiir elektrische Ersatzschaltbilder kann daher Gber einige Frequenzbereiche ein
fast statischer Wert verwendet werden, welcher an gewissen Abschnitten exponentiellen
Veranderungen folgt.
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Abb. 25 Dielektrische Eigenschaften von Knorpel, angepasst nach [93]

Weitere Daten von Gabriel et al. fur kortikalen Knochen in hoheren Frequenzen findet sich in [93]. Da
diese die elektrischen Eigenschaften bei Frequenzen grofer als ein 1 MHz beschreiben und 1 MHz die
hochste messbare Frequenz im fir diese Untersuchung gewéahlten Setup ist (s. 3.8), wird an dieser
Stelle nur darauf verwiesen. Weitere Messungen der humanen Spongiosa von frischer Tibia bzw.
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frischem Femur haben bei 1,2 MHz eine elektrische Leitfihigkeit 0,101 + 0,034 Sm™' bzw.
0,085 + 0,035 Sm™~! und eine relative Permittivitit von 31,6 + 7,7 bzw. 34,9 + 4,7 nachgewiesen
[86]. Dies deckt sich in der GroRenordnung mit den Ergebnissen von Gabriel et al. [92]. Es konnte
gezeigt werden, dass die elektrische Leitfahigkeit vom gesamten Knochen unter 100 kHz relativ
konstant bleibt und mit weiterer zunehmender Frequenz steigt [66], was sich auch in den Graphen von
Gabriel et al. wiederfindet.

Da Knochenmark in den Veroffentlichungen von Gabriel et al. [92, 93, 104] nur indirekt iber die
Spongiosa beschrieben wird [105], werden die separat gemessenen Werte von Smith et al. [88]
genutzt, um die dielektrischen Eigenschaften vom Knochenmark einzeln darzustellen.
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Abb. 26 Dielektrische Eigenschaften von verschiedenen Gewebetypen, angepasst nach [88] mit Messsystem- und
Gewebewechsel bei 107 Hz. Das Knochenmark stammt aus dem oberen, mittleren und unteren Drittel des Femur und der
Tibia eines halbjdéhrigen Kalbes und besteht aus gleichmdfSig gemischtem gelbem und rotem Knochenmark, relative

Permittivitdt bei 1 MHz wurde fiir die spétere Auswertung hervorgehoben
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Aus den Abbildungen Abb. 26 und Abb. 27 wird deutlich, dass das Knochenmark einen geringeren
elektrischen Widerstand und eine ahnlich hohe Permittivitat im Vergleich zu kortikalen und spongitsen
Knochen aufweist. Singh [67] bestatigt dies fir die elektrische Leitfahigkeit und stellt eine Steigerung
der Permittivitat von Knochenmark gegeniiber Knochen fest. Da die Spongiosa zu einem erheblichen
Teil mit Knochenmark-gefiillten Poren durchsetzt ist (s. 2.4.1), ist die Ahnlichkeit der Impedanzverliufe
von Knochenmark und spongiésem Knochen in der Literatur deutlich erkennbar (vgl. Abb. 26 und
Arbeiten von Gabriel et al. [92, 93, 104]). Dies lasst auf einen hauptsachlichen elektrischen Stromfluss
Uber das Knochenmark schlieRen. Die niedrigere Impedanz in inneren Bereichen der Knochen im
Vergleich zum kortikalen Knochen wird auch in den Untersuchungen von Schauer et al. bestatigt und
anschaulich dargestellt (Abb. 27). Der Unterschied wird mit einem Faktor von mehr als 10 bestimmt
[87].
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Abb. 27 Darstellung der absoluten Impedanz von Knochen (iber einen Knochenquerschnitt von dem Femur eines Kalbes bei

den Frequenzen 20, 50 und 100 kHz von einer Zweileitermessung. Die Impedanz in den ersten 6 mm wurde vernachldssigt

zugunsten einer klareren Erkennbarkeit der Ergebnisse. Ab 32 mm Tiefe wurde das Weichteilgewebe hinter dem Knochen
erreicht. [87]

Auf weitere Quellen mit Werten zu Impedanzmessungen von Knochen, z. B. in [60], [66], [67], [74],
[30], [86] oder [89], wird an dieser Stelle aufgrund der oben genannten Argumente nur verwiesen.
Diese decken sich trotz einer relativ hohen Schwankungsbreite ungefahr mit den Absolutwerten und
der Varianz. Eine Ausnahme ist in Sierpowska et al. [86] zu finden, wo eine relativ groe Abnahme der
elektrischen Leitfahigkeit unter 1 kHz gemessen wird, die so nicht in den Ergebnissen von Gabriel et al.
[92] dargestellt ist. Eine Begriindung hierfiir konnte der Zweileitermessaufbau in [86] sein.

2.4.3 Frakturheilung

Frakturen gehoren zu den haufigsten Verletzungen [7, 108, 109]. Knochen besitzt die Fahigkeit, sich
komplett, d. h. ohne Narbenbildung, zu regenerieren [20, 22, 110]. In ca. 5-10 % aller Falle kommt es
bei der Heilung zu Komplikationen [2, 4, 20]. Dies fiihrt neben der physischen Belastung auch zu
nachteiligen Auswirkungen auf die Psyche [2]. Die Knochen- bzw. Frakturheilung lasst sich in zwei
verschiedene Arten unterteilen: priméare (direkte) und sekundére (indirekte) Frakturheilung [20, 22,
108, 110], wobei die sekundadre Frakturheilung gewdhnlicherweise eintritt [14, 20, 22]. Die
Knochenheilung beginnt mit einer anabolen Phase, in welcher sich durch eine Entziindungsreaktion
das umliegende Gewebe ausdehnt. Nach dem Knochenbruch bildet sich ein Himatom, welches als ein
Gerdst fur die Stammzellen wirkt. Diese Stammzellen differenzieren sich in Bindegewebe, Knorpel und
Knochen. Zusatzlich werden in der Entziindungsphase verschiedene Biomolekiile z. B. TNF-Alpha, TFG-
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B, BMP, IL-1B, IL-6, IL-17F, IL-23 und auch Zytokine ausgeschittet [108]. AuRerdem haben noch
mechanische Faktoren wie Dehnungen, Fixationssteifigkeit, Frakturspaltbreite oder auch der
hydrostatische Druck starken Einfluss auf die Heilung [22, 108]. Eine ausreichende mechanische
Stabilitat ist eine direkte Voraussetzung fiir die Knochenheilung, ebenso wie eine ausreichende
Blutversorgung und die bereits erwahnten Stammzellen und Wachstumsfaktoren [22, 109]. Eine
Ubersichtliche und detaillierte Darstellung der Wachstumsfaktoren und deren spezifischen
Eigenschaften findet sich in [109].

2.4.3.1  Primdre (direkte) Frakturheilung

Bei der primaren Frakturheilung bildet sich der Knochen direkt im Knochenspalt [20, 22, 108, 110]. Das
bedeutet, dass keine Kallusbildung oder Fragmentresorption stattfindet [110]. Die primare
Frakturheilung entsteht, wenn die Knochenfragmente dicht aneinander liegen (GréRenordnung
10-100 um [111]) und durch ein Implantat unter Kompression gehalten werden. Aus chirurgischer Sicht
muss zum Erreichen einer direkten Frakturheilung ein Zustand absoluter Stabilitdt (Dehnung < 2 %
[111]) erzeugt werden. Dies kann z. B. durch Kompressionsschrauben und eine Osteosyntheseplatte
erreicht werden [108, 111]. Aus biologischer Sicht tritt die primare Frakturheilung ein, wenn kein
biomechanischer Reiz zur Kallusbildung durch interfragmentadre Bewegung ausgel6st wird. Die direkte
Knochenneubildung beginnt nach einigen Wochen, sobald die Entziindungsphase und die
anschlieRende Resorption des Hamatoms vorilber sind [22]. Es wird zwischen zwei verschiedenen
Typen der direkten Heilung unterschieden. Bei der direkten Kontaktheilung durch Haver'schen
Knochenumbau, dhnlich der Knochenadaption (s. 2.4), bildet sich im Spalt der neue Knochen aus,
indem die Osteonen von einem Fragment zum anderen wachsen [4, 22, 110]. Die Osteonen werden
durch Abbau des Knochens im vorderen Teil durch Osteoklasten und durch Knochenaufbau von
Osteoblasten Dabei wachst der Knochen in Langsrichtung, also entlang der Osteone [4, 22]. Durch
diesen Prozess wird die mechanische Verbindung zwischen den Fragmenten [4, 22, 110] und die
Blutversorgung zwischen den beiden Fragmenten wiederhergestellt (Abb. 28 linke Darstellung) [110].
Frakturen, welche Kompressionen aufweisen, haben zuséatzlich zu den direkten Kontaktzonen auch
Spaltbereiche. Diese werden bei der direkten Frakturheilung erst durch lamellaren Knochen aufgefiillt.
AnschlieBend werden auch diese Bereiche durch Osteonen tGberbriickt (Abb. 28 rechte Darstellung) [4,
22, 110]. Wahrend dieses Prozesses dienen die bereits durchgewachsenen Osteonen als ,,biologische
Pins“ zur Fixation der Knochenfragmente [110]. Der Prozess verlauft sehr langsam, wodurch eine
Beobachtung im Réntgenbild schwierig ist [4, 22].

48



Abb. 28 Schematische Darstellung der direkten Knochenheilung fiir einen kleinen Abschnitt im Bruchspalt. Die Osteonen
werden durch Osteoklasten, welche den Knochen abbauen, in den Knochen ,,geschnitten” und durch Osteoblasten im
Nachgang aufgebaut, welche zum Teil als Osteozyten im Osteon verbleiben. Links: Durchwachsen der Osteonen bei direktem
Kontakt; Rechts: Auffiillen der Spaltbereich durch lamellaren Knochen und anschlieffendes Durchwachsen der Osteonen,
wdhrend direkte Kontaktzonen bereits durch Osteonen (berbriickt werden [110]

2.4.3.2  Sekunddre (indirekte) Heilung

Die typischerweise auftretende, sekundare Frakturheilung wird durch interfragmentédre Bewegungen
angestofRen und kann durch die im Réntgenbild gut erkennbare Kallusbildung charakterisiert werden.
Der gesamte Prozess kann in flinf verschiedene Phasen unterteilt werden: die Entziindungsphase, die
Granulationsphase (Entstehungsphase des bindegewebsartigen Kallus), die Entstehungsphase des
kndchernen Kallus und schlussendlich die Remodeling (Knochenneugestaltungs)-Phase (s. Abb. 29) [4,
13,14, 22, 109-111]. Die Phasen Uberlagern sich und werden zum Teil auch unterschiedlich eingestuft,
der Ablauf ist aber im Wesentlichen gleich [14, 22]. Die Messung der Impedanz soll die Verlaufe dieser
Anderungen nachweisen, um die verschiedenen Heilungsphasen eindeutiger definieren zu kénnen und
zu kontrollieren, ob diese im geplanten Zeitraum auftreten. Da diese Messungen kontinuierlich
durchgefiihrt werden, kann die relative Anderung der Impedanz die Verdnderung der des Gewebes im
Frakturspalt messen [25-29]. Eine absolute Bestimmung der Phasen nur mittels Impedanz wird durch
die Individualitat (Frakturspalt-Geometrie, Einsetzen der Heilungsphasen, Durchblutung) und damit
einhergehenden hohen Einfluss auf die Messsignale kaum umsetzbar sein. Die Knochenfragmente
selbst dndern sich Uber den Heilungszeitraum unwesentlich (lediglich langsame Umstrukturierung
durch die Belastungsanpassung, s. 2.4), weshalb relative Anderungen als Ergebnis von
Gewebeveranderung im Frakturspalt interpretiert werden kénnen und direkt mit den Heilungsphasen
und Gewebe im Frakturspalt korreliert werden kénnen.
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Abb. 29 Schematische Darstellung der sekunddren Knochenheilung — von der frischen Fraktur (iber die Bildung eines
Hdmatoms und der Ausdifferenzierung von Zellen (bis zu sieben Tage) zu der Granulationsphase, welche ca. 2 Wochen
andauert mit einer zunehmenden Einwanderung von Osteoblasten und Differenzierung von Chondrozyten (Knorpelzellen)
nach ca. 1 Woche. Mit der Mineralisierung baut sich der knécherne Kallus auf iiber einen Zeitraum von 4-16. Die abschliefSende
Remodeling-Phase zum Umbau des Knochens kann bis zu vier Jahre dauern.

Durch die Fraktur sind die Gefdalle des Knochens, des Periosts sowie der umgebenden Weichteile
beschadigt, wodurch sich ein Himatom um die Fraktur herum aufbaut. Innerhalb der ersten Stunden
nach der Fraktur ist eine Vasodilatation (Ausweitung) der Gefdle und eine daraus folgende
Hyperanamie (verstarkte Durchblutung) zu beobachten [4, 22]. An den Enden der zerstorten GefaRe
sowie am Hamatom kommt es zur Hamostase (Gerinnung des Blutes) [110]. Es kommt zu einer
Freisetzung von Entziindungszellen, z. B. Monozyten und Makrophagen. Durch die Beschadigung der
Blutgefale ist die Durchblutung stark vermindert und es folgt ein Absterben der Osteozyten am
Frakturende. Eine Revaskularisierung (Neubildung der BlutgefdRe) durch das EinsprieBen von
Kapillaren in das Hamatom erfolgt nach wenigen Tagen. Zwischen diesen wird eine Vernetzung aus
Kollagen und Fibrin erzeugt, wodurch sich das Himatom zu einem Granulationsgewebe differenziert.
Der Umbau des Hamatoms Uberlappt mit der Phase der Bildung von weichen, bindegewebsartigen
Kallus [4, 22]. Osteoklasten resorbieren die abgestorbenen Enden der Knochenfragmente. Die schnelle
Profileration von pluripotenten mesenchymalen Stammzellen kann bereits nach 1-2 Tagen beobachtet
werden [4], die Zellantwort kann aber auch bis zu einer Woche dauern [110].

Die Granulationsphase zeichnet sich durch eine verstarkte Profileration der GefaRe aus. Dies fiihrt zu
einer Hypervaskularisierung (Erhéhte Durchblutung durch EinsprieRen vieler GefaRe) [4]. Fibroblasten
(Knorpelbildende Zellen) erzeugen ein Bindegewebe aus Fibrin und Kollagen, welches den GroRteil des
Kallus bildet und als Granulationsgewebe bezeichnet werden kann [4, 22]. Nach ca. 1 Woche sind
Chondrozyten (Knorpelzellen) im Bindegewebe. Nach ca. zwei Wochen beginnen die desmale (direkte)
und enchondrale (indirekte) Knochenneubildung [4, 22, 111]. Kallus besteht daher aus einer Mischung
aus Granulationsgewebe, Faserknorpel und Knochengewebe [111]. Die Knochenneubildung entspringt
in einiger Distanz zu der Frakturlinie und nimmt von dort im Durchmesser zu, wahrend diese auf die
Frakturlinie zuwachst [4, 22]. Dieser Prozess ist rontgenologisch nicht sichtbar [4].

Die Phase der Bildung eines knéchernen Kallus kann Wochen bis Monate dauern. Es entsteht eine
Ossifikationsfront, an welche Chondro- (Knorpelabbauende Zelle) und Osteoklasten die von den
Chondrozyten erzeugte Verkalkungszone abbauen. Im Anschluss wird an Stelle dieser durch
Osteoblasten neuer Knochen aufgebaut [4, 22]. Als Folge hat ein mechanisch, belastbarer
Geflechtsknochen (kndcherner Kallus) den bindegewebsartigen Kallus ersetzt. Der Geflechtsknochen
ist im Rontgenbild erkennbar [4]. Bei ausreichender mechanischer Stabilitat verwachsen das distale
und periphere Frakturfragment durch den Kallus miteinander. Dies erzeugt wiederum eine
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biomechanische Stabilitit durch den knoéchernen Kallus, was nur noch geringe
Bewegungsmoglichkeiten der Fragmente zueinander ermdoglicht. In Folge dessen kann der Frakturspalt
mit Knochengewebe aufgefiillt und tGberbrickt werden. Das Volumen des Kallus fallt groer aus, je
mehr interfragmentire Bewegung vorher stattgefunden hat. Die Uberbriickung des Kallus hingt
sowohl von der Vaskualisierung als auch von der Dehnung des bindegewebsartigen Kallus. Bei zu
groRen Bewegungen kommt es zu Pseudathosenbildung [4, 22].

Die Remodelingphase kann mehrere Jahre in Anspruch nehmen [22, 110]. Sobald die biomechanische
Belastung des peripheren Kallus abnimmt, da die knécherne Uberbriickung des Frakturspaltes
abgeschlossen ist, beginnt ein Abbau- und Umbauprozess. Dieser fiihrt dazu, dass der Kallus durch
Osteoklasten abgebaut wird und sich der neugebildete Knochen im Frakturspalt solange umbaut, bis
die normale Knochenstruktur und damit auch Festigkeit wieder erreicht wird [4, 22]. Dabei wird der
Geflechtsknochen, welcher den bindegewebsartigen Kallus ersetzt hat, in lamellaren Knochen
umgebaut [109, 110]. Bereiche, die die Markhohle blockieren, werden abgebaut. Osteonen werden
liber den Fragmentspalt hinweg aufgebaut und die Form des Knochens wird neugestaltet [110].

51



2.5 Osteosynthese

Die Osteosynthese besteht aus dem Zusammenbringen und Stabilisieren von (frakturierten)
Knochensegmenten [4—-6]. Die drei Hauptbelastungsarten, welchen ein Osteosynthese-Implantat
standhalten missen, sind in der Literatur beschrieben als Torsion, axiale Stauchung und Biegung [6].
Hierfiir gibt es verschiedene Ansatze, welche jeweils situationsabhdngig angewendet werden. Die
wichtigsten operativen Verfahren sind der intramedulldre Marknagel, die Plattenosteosynthese, deren
Osteosyntheseplatten auch Uberbriickungsplatten oder interne Fixateure genannt werden, und
externe Fixateure, die der Primarstabilisierung dienen [4, 5].

Abb. 30 Ubersicht iiber typische Osteosynthese-Verfahren - Links: externer Fixateur; Mitte: Osteosyntheseplatte; Rechts:
intramedulldrer Marknagel

Die wichtigsten Weiterentwicklungen der Osteosynthese innerhalb der letzten Jahrzehnte entstanden
durch zwei maRgebliche Bewegungen. Zum einen ist die biologische Osteosynthese zu nennen, zum
anderen die Entwicklung der Winkelstabilitat [5].

Unter der biologischen Osteosynthese versteht sich das Ziel, die GefaRschadigungen, die bereits durch
das Trauma hervorgerufen wurden, nicht weiter im erheblichen MaRe zu vergroRern [4, 5]. Der Begriff
,biologische Osteosynthese” wurde ca. 1995 gepragt. Vor dieser Entwicklung wurde als Ziel der
Osteosynthese lediglich die Hauptfunktion, die Stabilisierung der Fraktur, forciert, weshalb
Weichteilbeschadigungen wenig Beachtung geschenkt wurde [5]. Die Erkenntnisse, dass die
Durchblutung der Knochenbruchstelle einen wesentlichen Einfluss auf die Heilung hat (s. 2.4.3), ist mit
neuen Operationstechniken und Weiterentwicklung der Osteosynthesen einhergegangen. Der
praktische  Einfluss der biologischen Osteosynthese besteht aus minimalinvasiven
Operationstechniken, Profilierung der knochenzugewandten Osteosyntheseplattenseite, sodass
weniger Periost mit den darin befindlichen Gefialen gequetscht wird und der unaufgebohrten
Marknagelung [4, 5]. Der Fixateur externe ist aufgrund der kleinen Stichinzisionen, mit welchen diese
Operationstechnik auskommt, zwar sehr gewebeschonend, erzielt aber trotzdem keine besseren
Heilungserfolge. Dies wird mit geringerer mechanischer Stabilitdt und unzureichenden Repositionen
durch relativ groBe Frakturspalte in Verbindung gebracht [4]. Die 1990er, in welche die biologische
Osteosynthese zu Neuerungen im Bereich der Osteosynthese flihrte, ist auf gepragt durch viele
neuentwickelte Osteosynthese-Implantate und Instrumentarien fiir verschiedenste Lokalisationen und
Anwendungen [5].
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Nachfolgend zum Schlagwort biologische Osteosynthese ist die Einflihrung der winkelstabilen
Osteosynthese die nachste Weiterentwicklung [4, 5], welche bei der Plattenosteosynthese eingesetzt
wurde [4, 5, 112, 113]. Der Zeitbereich, in welchem die aufkommende Winkelstabilitdt begonnen hat
die klinische Osteosynthese zu beeinflussen, wird in der Literatur als die friihen 2000er angegeben [4,
5]. Allerdings wurden bereits 1990 erste Untersuchungen zum Thema Winkelstabilitdt vorgenommen
[113] und die Wirkprinzipien bereits 1999 detailliert beschrieben [112]. Die winkelstabile
Osteosynthese flihrt durch eine feste Verbindung der Osteosyntheseplatte mit der Schraube zu einer
gesteigerten Festigkeit und Steifigkeit. Da die Stabilisierung der Fraktur neben den biologischen
Faktoren die notwendige Bedingung fir die Heilung ist, kdnnen mit winkelstabilen Osteosynthesen
gute klinische Ergebnisse erzielt werden [4, 5, 112, 113]. Weitere Fortschritte dieser Zeit wurden bei
der navigierten Operation gemacht [5].

Es finden sich unter heutigen internen Osteosynthese-Anwendungen vermehrt winkelstabile
Osteosyntheseplatte [4, 5]. Diese haben mit den externen Fixateuren gemein, dass beide durch
Klemm- oder Gewindeverbindungen mit den Stabilisationselementen winkelstabil verbunden sind [4,
114]. Alternativ werden die konventionellen Druckplattenosteosynthesen eingesetzt. Diese
funktionieren UGber ein Anpressen der Osteosyntheseplatte mithilfe von Schrauben. Daher wird diese
Verbindung hauptsachlich auf Zug belastet. Winkelstabile Osteosyntheseplatte lbertragen hingegen
Krafte und Momente in alle Richtungen. Daher sind diese oftmals groRer dimensioniert und trotzdem
mechanisch hoch belastet [4, 112]. Als Materialien zur Herstellung von Osteosyntheseplatte werden
hauptsachlich Edelstahl und Titanlegierungen genutzt [6]. Als ideale Eigenschaften fiir interne
Osteosyntheseimplantate werden Biokompatibilitdt, Korrosionsbestdndigkeit in physiologischem
Medium, eine ausreichende Festigkeit sowie eine Steifigkeit, welche ahnlich zur Steifigkeit von
Knochen ist, bezeichnet [115].

Um eine primare Frakturheilung zu ermoglichen, muss die Kompression zwischen den Fragmenten
erhoht werden, sodass keine interfragmentadre Bewegung moglich ist. Dies wird durch eine sogenannte
statische Kompression erreicht. Die einfachste Moglichkeit hierfiir sind Zugschrauben. Diese miissen
moglichst senkrecht zur Frakturlinie eingebracht werden, weshalb der Einsatz aus Schrag- und
Spiralfrakturen begrenzt ist. In der Diaphyse von jungen, gesunden Knochen sind hohere Krafte (ca.
2000-3000 N) aufbringbar als in osteoporotischen Knochen. Aufgebrachte Kompressionskrafte
nehmen bereits innerhalb von Minuten durch viskoelastische Effekte ab. Daher kann bereits wahrend
der Operation nachgezogen werden. Zur Entlastung der Schrauben wird oftmals eine
Neutralisationsplatte ergdnzt. Bei Querfrakturen haben sich Kompressionsplatten bewdhrt, welche
mithilfe eines Plattenspanners eingebracht werden. Die auftretenden Krafte durch die Mobilisation
von Patientinnen und Patienten miissen zur erfolgreichen Behandlung geringer sein als die Reibkrafte
zwischen den Fragmenten und zwischen den Fragmenten und der Platte. Dies ist insbesondere bei
osteoporotischen Knochen im metaphysaren Bereichen oftmals nicht umsetzbar, weshalb in diesen
Fallen die winkelstabile Plattenosteosynthese vorzugsweise eingesetzt wird [4].

2.5.1 Instrumentierte Osteosyntheseplatten

In dem klinischen Alltag gibt es bis dato keinen regelhaften Einsatz von instrumentierten Implantaten
[15, 22] noch andere Methoden zur standardisierten Bewertung der Frakturheilung, sondern
hauptséachlich die kdrperliche Untersuchung durch den Arzt und Réntgenuntersuchungen [12, 14]. Die
Untersuchung mithilfe von Rontgenbildern hat nicht nur den Nachteil, dass diese Patientinnen und
Patienten mit Strahlung aussetzt, welche ungewollte Mutationen hervorrufen kénnen [15], sondern
auch, dass diese nur eine schwache Korrelation mit der Knochenfestigkeit aufweisen, unsicher sind bei
der Bewertung des Zusammenschlusses der Fraktur und unzuverlassig sind bei der Abgrenzung der
Heilungsphasen [12-14]. CT, Doppelrontgenabsorptiometrie, MRT und Ultraschall kdénnen die
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Aussagekraft zwar noch verbessern, fiihren allerdings zu hoheren Strahlenbelastungen und Kosten.
Die gdngige Alternative, die kdrperliche Untersuchung durch den behandelnden Arzt, ist subjektiv und
kann zu ungenauen Einschatzungen fiihren [12]. Weitere Ansatze zum Erfassen der Knochensteifigkeit,
z. B. mittels Ultraschall [116], serologische Marker [14], Vibrationsmessungen oder
Eigenfrequenzanalyse [13], sind nicht weit genug entwickelt fiir den klinischen Einsatz [13, 116] oder
unzuverldssig und ungenau [14], weshalb auch hier weiterer Forschungs- und Entwicklungsbedarf
besteht. Daher sind alle normalerweise eingesetzten Bewertungen der Knochenheilung subjektiv und
ob mit diesen bestimmt werden kann, ob der Knochen geheilt ist, wird in der Literatur in Frage gestellt
[13, 14].

Es gibt verschiedene Ansatze, um Medizinprodukte fiir die Osteosynthese mit Messelektronik zu
instrumentieren. Erste Ansatze veroffentlichte Burny 1968, wobei er DMS auf externe Fixateure
aufbrachte [117]. Ziel der Instrumentierung von DMS ist es, die Fraktursteifigkeit zu messen und
dariber indirekte Aussagen Uber die Heilung einer Fraktur zu treffen [22, 23, 117-121]. Einer der
Vorteil von Messung mittels DMS ist, dass ein Uberlastschutz durch Warnung realisiert werden kann.
Damit kénnen Uberlastsituationen vermieden werden und es werden beispielsweise Physiotherapie-
Ubungen iiberwachbar und bewertbar [122, 123].

Ein neuerer Ansatz nutzt die elektrische Impedanzspektroskopie, um mit Hilfe von den Anderungen
der elektrischen Eigenschaften des Frakturgewebes die Knochenheilung direkt zu bestimmen [12, 14,
25, 26, 28, 31, 124-126]. Diese Technik wird eingesetzt, um die ionisierende Strahlung zu vermeiden
sowie eine kosten- und platzsparende Alternative zu entwickeln [15], welche auch nicht invasiv
angewendet werden kann und keinen belastenden Einfluss auf den Koérper ausiibt [124]. Ein weiterer
Vorteil dieser Technik ist, dass keine externe Last zur Messung bendétigt wird, sondern der externe Reiz
vom Implantat selbst gesetzt werden kann. Da die Impedanzanalyse schadensfrei durch das Implantat
durchgefiihrt werden soll, ist eine kontinuierliche im Gegensatz zur aktuellen episodischen
Uberwachung der Frakturheilung méglich, welche mittels der relativen Anderung der Impedanz tiber
den Frakturspalt die Veranderung des Gewebes im Frakturspalt bestimmt und tber deren Verlauf
darstellt. Somit ist eine deutlich genauere Feststellung der Heilungsphase im Gegensatz zum Status
Quo méglich, wodurch Lastgrenzen fiir den Uberlastschutz besser definiert werden kénnen. Zusatzlich
ist eine gegenseitige Verifizierung des Heilungsverlaufs der beiden Systeme moglich, um die
Genauigkeit und Belastbarkeit der Messergebnisse zu erhéhen, friihzeitig Messfehler zu erkennen und
Fehlbehandlungen zu vermeiden. Die Ergebnisse dieser Arbeit bestatigen dies (s. 4.2.3). Insbesondere
die friihen Heilungsphasen sind durch Standardmethoden (oder DMS) nicht einfach zu differenzieren
[29], was ein weiterer grolRer Vorteil der Impedanzmessung zum Frakturmonitoring ist.

Zum aktuellen Zeitpunkt sind keine instrumentierten Medizinprodukte fiir die Osteosynthese bekannt,
welche diese verschiedenen Messmethoden, DMS & EIS, kombinieren. In dem nachsten Abschnitt wird
daher separat zundchst auf instrumentierte Osteosyntheseimplantate eingegangen, welche mittels
DMS-Messungen einer Fraktur durchfiihren (indirekte Messung der Steifigkeit), um im Anschluss
bisherige Ergebnisse von instrumentierten Osteosyntheseimplantaten darzustellen, welche mittels
EIS-Messungen einer Fraktur durchfithren (Messung der Anderung der elektrischen Eigenschaften der
Fraktur). Durch die Kombination wird die Moglichkeit er6ffnet die maximalen Belastungsgrenzen
patientenindividuell heilungsfortschrittsabhangig festzulegen [29]. Durch den DMS kann die
Einhaltung dieser Grenzen direkt iberpriift werden.

2.5.2 Instrumentierte Osteosyntheseplatten mit DMS
Aus mechanischer Sicht ist die Heilung des Knochens ein Prozess der Erhéhung der Fraktursteifigkeit
mit dem finalen Endpunkt, dass der Knochen steif genug ist, natirliche, uneingeschrankte Belastungen
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wieder zu ermdoglichen. Daher sind Informationen {iber die Knochensteifigkeit wertvoll, um nicht nur
eine Heilungsrate sondern auch einen Zeitpunkt anzugeben, ab dem der Knochen als vollstindig
geheilt gelten kann, was durchschnittlich zu einer Verkiirzung der Behandlungszeit flihrt. AuBerdem
kann Uber die Fraktursteifigkeit der Zeitpunkt fiir die zulassige Erhohung der Belastungen und ob eine
Reversionsoperation (ausbleibende Konsolidierung, Lockerung des Implantats) notwendig ist,
bestimmt werden [13, 22].

Es gibt neben instrumentierten Osteosyntheseplatten auch instrumentierte externe Fixateure [13,
127-130] und instrumentierte Marknagel mit DMS [131, 132], welche die Fraktursteifigkeit ermitteln.
Zum Teil wird sogar die Torsionssteifigkeit der Fraktur gemessen [129]. Die meisten Methoden zur
Bestimmung der Fraktursteifigkeit basieren auf Dehnmessstreifen, Kraftzellen, Mikrometern oder
Winkelmessern an einem externen Fixateur. Eine Ubersicht iber Studienergebnisse findet sich in [13].
Die Anzahl an internen Fixateuren mit einer zusatzlichen Ausstattung zur Bestimmung der
Fraktursteifigkeit ist deutlich geringer als an externen Messsysteme [13, 22, 133]. 1976 wurde erstmals
von telemetrischen Messungen an internen Implantaten berichtet, wobei die hohe Variabilitat der
Messergebnisse keine Auswertung zulieBen [134]. Burny et al. wies im Jahr 2000 die Umsetzbarkeit
von einer telemetrischen Datenlbertragung eines Vollbriicken-DMS auf einer Nagelplatte nach [123].

Bis 2009 gab es lediglich eine klinische Studie von Burny et al. aus den Jahren 1974-1992, welche mit
Hilfe von instrumentierten Osteosyntheseplatten oder Nagelplatten Fraktursteifigkeiten untersuchen
[135]. Somit gehoren die Veroffentlichungen durch Kowald und Seide et al. [22, 121] von 2012 und
2017 zur Heilung von Pseudarthrosen zu den ersten Ergebnissen auf diesem Feld.

Die direkte Messung der Knochensteifigkeit, d. h. ohne Fixierung, z. B. durch Abnahme eines externen
Fixateurs, ist typischerweise nur in den spateren Stadien des Heilungsverlaufes moglich, da in den
ersten sechs Wochen die klinischen Risiken zu hoch sind. Deshalb ist die indirekte Messung, d. h. mit
der stabilisierten Fraktur, eine gute Alternative. Diese hat den zusatzlichen Vorteil, dass die Fixierung
nicht umstandlich entfernt und wiederangebracht werden muss. Da der GroRteil der Frakturen mit
Hilfe von Osteosyntheseplatten und intramedullaren Nageln behandelt wird, ist die Anwendbarkeit
der direkten Messung stark eingeschrankt. Die indirekten Messungen erfolgen durch Belastung mit
einer definierten, standardisiert eingebrachten Kraft, wodurch die relative Veranderung gemessen
werden kann [13]. Die Lastverteilung hangt hierbei hauptsdchlich von der biomechanischen
Kallusqualitdt und der Reposition der Knochenfragmente ab. Falls zu Beginn der Messung ein
Frakturspalt vorhanden ist, wird die Last zum groflten Teil vom Fixateur getragen bis mit
fortschreitender Heilung der Kallus im Durchmesser und anschlieRend in der Steifigkeit (Kalzifizierung)
wachst und somit einen steigenden Anteil der Last Ubertragt. Dies fihrt zu einer sich zeitlich
abnehmenden Belastung des Fixateurs [22]. Die meisten klinischen Anwendungen messen lediglich die
Biegung zur longitudinalen Ausrichtung, obwohl die Belastung aus drei Translationen und Rotationen
besteht [13]. Grundsatzlich muss jede , Implantatsfamilie”, z. B. Osteosyntheseplatte fiir Tibiakopf-
oder Schenkelhalsfrakturen, durch biomechanische und theoretische Voruntersuchungen gepruft
werden, damit die Sensitivitdat und Grenzbereiche des Sensors bestimmt werden kénnen [135]. Daher
sind Voruntersuchungen, z. B. mittels FEM-Analysen (s. 4.1.4) und biomechanischen Testaufbauten (s.
4.2.3.1), fur die Auslegung und Verifizierung zwingend erforderlich, um die Positionierung und die
ungefahre Dehnung zu bestimmen sowie die Funktion des DMS sicherzustellen.

Flr normale Heilungsverldufe zeigt sich eine hyperbolische Abnahme der Deformation des Fixateurs
mit einem asymptotischen Verhalten im spaten Heilungsverlauf. Im zeitlichen Bereich des
asymptotischen Verhaltens kann man von einer fast vollstandigen wiederhergestellten mechanischen
Funktion des Knochens ausgehen [13].
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Durch Muskelkontraktionen werden auch bei einer definierten, standardisiert eingebrachten,
externen Kraft unterschiedliche interne Krafte gemessen. Da Patientinnen und Patienten die
Muskelkontraktion bei der Messung nicht bewusst steuern kénnen, sind die eingebrachten Krafte ein
Einflussfaktor, der zu Messungenauigkeiten fuhrt. Eine weitere Limitation kann durch das Losen der
Befestigung des Fixateurs entstehen, wodurch indirekte Messungen nicht mehr vergleichbar und
damit nutzbar werden. AuRerdem erfordert der Einsatz von instrumentierten Osteosynthese-
Techniken einen Mehraufwand bei der klinischen Bewertung der Fraktur und spezifisches Wissen tiber
mogliche Fehlerquellen bei der Anwendung, was eine weitere Hirde fir den alltaglichen klinischen
Einsatz bedeutet [13].

2.5.3 Instrumentierte Osteosyntheseplatten mit EIS

Nach dem Stand der Technik ist eine Unterscheidung zwischen frakturierten, teilweise gebrochenen
und gesunden Knochen mit Hilfe der elektrischen Eigenschaften moglich [25, 31, 125, 126, 136]. 2009
wurden die ersten Ergebnisse von der elektrischen Impedanz wahrend des Heilungsprozesses
veroffentlicht [126], was einen Proof of Principle darstellt. Insgesamt gibt es wenige Studien, die
Frakturen und die elektrischen Eigenschaften von Knochen in Verbindung zu setzen. In einer
Ubersichtsarbeit von 2019 [15] wurden zwischen 1928 und 2018 lediglich acht Veréffentlichungen
gefunden, welche sich mit invasiven Messungen von Frakturen von Rohrenknochen beschaftigen.
Davon befasst sich die Halfte mit der Morphogenese von Knochen durch Strom und lediglich zwei
Artikel untersuchen Menschen. Die Untersuchungen mit Probanden sind mithilfe von externen
Fixateuren durchgefihrt worden [15].

Neben der elektrischen Impedanzspektroskopie sind auch andere Techniken der Elektrotechnik
verbreitet, um Frakturen zu untersuchen, beispielsweise die Bioimpedanzanalyse und die elektrische
Impedanztomografie. Die Bioimpedanzanalyse (BIA) untersucht anstelle eines Frequenzspektrums
lediglich eine einzelne Frequenz [15]. Der Informationsgehalt ist somit deutlich geringer als bei der EIS.
Die elektrische Impedanztomografie (EIT) nutzt viele verschiedene Elektroden an verschiedenen
Lokalisationen, wobei jeweils zwei Elektroden ein Signal aussenden und die anderen Elektroden die
Systemantwort messen. Die Anzahl der Elektroden ist typischerweise eine Zweierpotenz startend bei
16 Elektroden. Somit wird bei der EIT im Gegensatz zur EIS und BIA eine Vektoransammlung mit
zugehorigen Ausgangspunkten des Eingangssignals aufgebaut, aus der mit mathematisch komplexer
Rekonstruktion ein Bild erzeugt werden kann. EIT wird oftmals flir die Lunge eingesetzt, da hier die
hohen Unterschiede der Impedanz zwischen Luft und Gewebe sich als vorteilhaft erweisen. Daher ist
diese Anwendung fir die Untersuchung von Knochen untypisch [15].Ein erster Prototyp einer
instrumentierten Osteosyntheseplatte, welcher mit Hilfe von Impedanzspektroskopie das Monitoring
der Knochenheilung ermdoglicht, ist 2015 von Lin et al. veréffentlicht worden. Bei instrumentierten,
metallischen Osteosyntheseplatten mit Impedanzmessungen sind grundséatzlich zwei Strompfade
wahrscheinlich. Ein Pfad ist der direkte Weg zwischen den beiden Elektroden durch den Frakturspalt,
was zu Messergebnissen fiihrt, welche die relative Verdnderung der Impedanz mit den Stadien der
sekundaren Frakturheilung widerspiegeln. Dies ist der gewiinschte Pfad. Alternativ besteht die
Moglichkeit, dass der Strom (iber die Platten u. U. Gber Umwege durch die Schraube zur anderen Seite
flieRt und somit lediglich das Gewebe entlang der Elektrode durchflieRt. Es ist wichtig dies zu
verhindern, da sonst keine Aussagen Uber die Differenzierung des Gewebes im Frakturspalt und damit
zur Frakturheilung getroffen werden kénnen. Die Untersuchungen wurden mit gold-beschichteten
Elektroden bei 100 mV mit der Zweileitermessung durchgefiihrt. Die Ergebnisse sind in den
Abbildungen Abb. 31 und Abb. 32 dargestellt. Die Messergebnisse zeigen deutlich, dass die
Osteosyntheseplatte bei nahestehenden Elektroden (Abstand 12 mm) kaum einen Einfluss auf das
Ergebnis hat. Dies wird mit der hohen Impedanz an den Osteosyntheseplatte-Knochen-Ubergang
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aufgrund weniger Auflagepunkte begriindet [14]. Eine weitere Begriindung ist die hohere Impedanz
der Kortikalis (s. Abb. 27). Die Kortikalis hat durch ihre niedrige elektrische Leitfahigkeit eine
Isolierwirkung, wie bei einem isolierten Kabel, welche zu einem Leitungskanal durch die Knochenréhre
flihrt und somit eine natliirliche Flihrung des Stromflusses (iber die Frakturstelle befordert. Da dieser
Bereich fiir die Messung entscheidend ist, um die Frakturheilung zu monitoren, ist dieses Ergebnis fiir
die praktische Umsetzung besonders wichtig. Wesentlich ist somit die Erkenntnis, dass eine EIS-
Messung trotz Metallplatte moglich ist. Um die Messung durch den Frakturspalt sicherzustellen, sind
verschiedene designtechnische MalRnahmen getroffen worden, welche in 4.1.1 und 4.1.2 ausfihrlich
erlautert werden. Theoretisch konnten zur Vereinfachung des Verfahrens die Schrauben als Elektroden
genutzt werden, da diese leitend sind. Daflir misste die Schraube allerdings bis auf den Bereich im
Knochen, zwischen welchen gemessen werden soll, isoliert werden. Daher miisste ein nichtleitendes
Inlay im Gewinde verankert werden, welches die mechanische Stabilitdt sicherstellt und eine
Kontaktierung zu den dahinterliegenden Kabeln zuldsst. Diese Kontaktierung miisste durch den
Einschraub-Prozess entstehen, da die Drehbewegungen sonstige Verbindungselemente beschadigen
wiirden. Auch die Winkelstabilitdt von Schrauben und ein Schutz vor direkten Koérperkontakt der
Kontakte miusste bei der Auslegung der Kontaktierung beachtet werden. AuRerdem misste die
Isolierung der Schrauben den gingigen Prozessen wahrend der Operation, z. B. den Schrauben durch
die Kortikalis widerstehen und diirfte wahrenddessen die Verbindung zwischen Knochen und Schraube
nicht schwachen. Da Schrauben mono- und bikortikal verwendet werden kdnnen, ist die Belastung und
Positionierung im Knochenspalt individuell unterschiedlich. Trotzdem misste konstruktiv
sichergestellt werden, dass die Impedanz durch den Frakturspalt gemessen wird. Aufgrund der vielen
designtechnischen Hiirden zur Umsetzung von Schrauben als Elektroden, welche zu Giberwinden sind,
sind in dieser Ausarbeitung zusatzliche Elektroden neben den Schrauben genutzt worden.
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b) Graphische Darstellung der Osteosyntheseplatte; Rechts: Messergebnisse von Elektroden mit verschiedenen Abstdnden im
Knochen mit und ohne Osteosyntheseplatte mit Schrauben [14]

Es ist ein starker Anstieg der Impedanz sowie der negativen Phasenverschiebung in allen
Untersuchungen im niedrigfrequenten Bereich beobachtbar. Dies ist auf Storsignale durch die EDL
zurickzufihren (s. 2.3.3.3). Im Weiteren untersucht das Paper [14] die verschiedenen Gewebetypen,
welche in den Phasen der sekunddren Knochenheilung auftreten. Dabei werden flissiges Blut,
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koaguliertes Blut, Knorpel, kortikaler Knochen und spongidser Knochen als getrennte Gewebetypen
flr die Experimente verwendet (s. Abb. 32 links). Auffallig ist, dass der spongiose Knochen eine héhere
Impedanz aufweist als der kortikale Knochen, was Ergebnissen von anderen Gruppen [87, 92]
widerspricht. Eine Begriindung hierfir konnte die Entfernung des Knochenmarks aus den spongidsen
Knochen sein. Eine weitere interessante Erkenntnis ist, dass die Eigenschaften von Knorpel und
koaguliertem Blut sehr dhnlich sind. Beim Einsetzen von Knorpel, Knorpel-spongidésem Knochen-Mix
(Verhaltnis 50:50) und spongidsem Knochen in einen frakturierten Knochen in vitro (s. Abb. 32 rechts)
ist die deutlich hohere Leitfahigkeit vom Knorpel zu erkennen. Die Mischung von Knorpel und
spongiosem Knochen hat Uberraschenderweise wenig Einfluss auf das Ergebnis. Eine Differenzierung
ist aber bei dem In-vitro-Experiment des frakturierten Knochens zwischen dem Knorpel und dem
spongiosen Knochen moglich. In allen Messungen ist der niedrigfrequente Bereich wenig
aussagekraftig, da dort jeweils ein groBes Artefakt durch das EDL die Ergebnisse Uberlagert. Die
Differenzierbarkeit ist hauptsachlich durch Unterschiede in der absoluten Impedanz, welche zwischen
200 Q und 3 kQ variiert, erkennbar. Die Verlaufe der absoluten Impedanz und der Phasenverschiebung
sind sehr dhnlich, allerdings sind genauere Differenzierung der Phasenverschiebung durch die Grenzen
der Ordinatenachse auf bis zu 45 ° aufgrund des EDL-Artefakts im niedrigfrequenten Bereich schwer
erkennbar. Ahnliche Ergebnisse erzielte diese Arbeitsgruppe auch bei In-vitro-Experimenten mit einem
externen Fixateur [25].
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Abb. 32 EIS Messungen mit dem Messsystem — Links: Verschiedene Gewebetypen, die in der Knochenheilung auftreten,
Rechts: Simulierte Fraktur mit verschiedenen Geweben bei einem Knochenspalt von 5 mm [14]

Alle bekannten In-vivo-Untersuchungen mithilfe von Impedanzspektroskopie nutzen externe Fixateure
[26-28, 31, 126]. Die einzigen Ausnahmen bilden die Veroffentlichungen von Lin et al., welche erstmals
eine Osteosyntheseplatte zur Messung der Impedanz in vivo an Mausen und Kaninchen verwenden
[12, 29]. Die In-vivo-Ergebnisse der unterschiedlichen Studien zeigen, dass die Heilung einer Fraktur
messbar ist [26, 28, 126] und die Ergebnisse als friihzeitiger Indikator fir nicht Heilung genutzt werden
kénnen [12, 28, 31]. Verschiedene Darstellungen der Osteosyntheseplatte zur Messung der Impedanz
sind in Abb. 33 auf der linken Seite gezeigt. Auf der rechten Seite der Abb. 33 finden sich die
veroffentlichten Impedanzverldufe verschiedener Mause.
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Abb. 33 EIS Messungen in vivo mit Osteosyntheseplatten-Messsystem — Links: Verschiedene Darstellung der
Osteosyntheseplatte, Rechts: Normalisierte Ergebnisse der Messung mit der Osteosyntheseplatte bei 15 und 100 kHz: Blaue
Verldufe — gut heilende Mduse, lila Verldufe — schlecht heilende Mduse, Braune Verldufe: Kontrollgruppe, Rote Verldufe:
friihzeitig geopferte Mduse fiir histologische Untersuchungen [12]

Die In-vivo-Messungen [12] basieren auch auf der Zwei-Leiter Technik mit 100 mV direkt im
Knochenspalt. Da nur normalisierte Kurven der Impedanz dargestellt werden und lediglich die
Frequenzen 15 kHz und 100 kHz, ist der Effekt durch das EDL nicht offensichtlich. Aufgrund der
friheren Ergebnisse der Gruppe [14, 25] ist das Auftreten dieses Artefakts eine plausible Vermutung.
100 mV wurde ausgewidhlt, da héhere Spannungen zu einer Elektrolyse von Wasser fiihren kdnnten.
Wie in Abb. 33 C und D ersichtlich, wurden die Elektroden, ein Platindraht mit einem Durchmesser von
25,4 um und einer Isonel-Beschichtung an nicht messenden Oberflachen, direkt im Knochenspalt
implementiert, sodass die Drahte in der Heilungszone lagen. Obwohl trotz des Drahtes im Frakturspalt
eine komplette Heilung moglich war, flihrte Bewegung der Elektroden wahrscheinlich zu vermehrter
Fibrose [12] und hat somit Einfluss auf die Heilung. Die Ergebnisse zeigen, dass eine Differenzierung
der verschiedenen Heilungsphasen in vivo moglich ist. Die Ergebnisse lassen sich unterscheiden, sind
aber nicht komplett eindeutig. Dies offenbart sich beim Vergleich der nahaneinanderliegenden
dunkelblauen Impedanzkurve (gut heilende Fraktur) mit der helllila Impedanzkurve (schlecht heilende
Fraktur).

Es sind dem Autor bisher keine Untersuchungen bekannt, welche die Vier-Leiter-Messtechnik mit
instrumentierten Osteosyntheseplatten verknipfen. Bei der Zwei-Leiter-Messtechnik wird der
niedrigfrequente Bereich durch Artefakte der EDL lberlagert (s. 2.3.3.3), wie dies in den prasentierten
Messergebnissen ersichtlich ist, obwohl insbesondere diese Frequenzbereiche Informationen liber die
mechanischen Eigenschaften von dem trabekuldren Knochen und Mikrobeschadigungen enthalten
[86]. Eine Veranschaulichung der Vor- und Nachteile der Messung mittels Osteosyntheseplatten im
Stand der Wissenschaft, abgeglichen mit den Vor- und Nachteilen der verschiedenen
Untersuchungsmoglichkeiten im Stand der Technik (s. Einleitung), ist in der nachfolgenden Tabelle 8
dargestellt.
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Tabelle 7 Ubersicht iiber die Vor- und Nachteile der Untersuchungsméglichkeiten von Frakturen nach dem aktuellen Stand der
Technik und Wissenschaft, *DRA = Doppelréntgenabsorptiometrie, *OSP = Osteosyntheseplatte

Medizinische ErfOullt? [+++ /++ /+ /- —=/—-—-]
Anforderungen

Stand der Technik Stand der
Wissenschaft
Manuell | Rontgen CcT MRT | OSP** mit | OSP** mit
/DRA* DMS EIS

Indirekte Aussage Uber
die Frakturheilung
Direkte Aussage Uber die
Frakturheilung

Keine zusatzliche
Untersuchung -——- -——- - | === ++ +++
notwendig
Kontinuierlich
Messungen
Unschadlich fir den
Koérper
Verifizierbar -——— -——— ——— | === -——— -———
Aussagekraft Gber die
mechanische
Belastbarkeit des
Knochens
Uberlastschutz -——- -——- - | === +++ -——-
Kein operativer
Mehraufwand
Frei von Artefakten - -— -— - ++ -
Keine Verzogerung
zwischen
Untersuchungsergebnis
und Heilung

AuRerhalb des
Krankenhauses -——- -——- - | ——- +++ +++
anwendbar
Abgrenzung der
Heilungsphasen
Objektiv -——- -——- -— -— +++ +++

+ ++ +++ +++ +++ -———

+ - - - —_—— +4++

—-— - —_——— | === +++ +++

+++ -— -——- ++ +++ +++

-—— - —_——— | === +++ -

+++ +++ +++ +++ ++ -

+++ -——— -——— + +++ +++
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2.6 Regularien in der Medizintechnik

Medizinprodukte missen im europdischen Wirtschaftsraum die Konformitat mit den rechtlichen
Anforderungen erfillen [Art. 20 Abs. 1 2017/745, 137-139]. Am 02.08.1994 wurde mit der Einfihrung
des Gesetzes Uber Medizinprodukte (Medizinproduktegesetz — MPG) erstmals in Deutschland ein
Rechtsrahmen fir Medizinprodukt geschaffen [140]. In der Medizintechnik wird der gesamte Zyklus
einer Entwicklung durch die Regularien beeinflusst [141]. Ziel ist es, dass die Medizinprodukte sicher
und leistungsfahig sind — und Patientinnen und Patienten nutzen [Anhang | Abs. 1 2017/745]. Daher
wird in dem nachfolgenden Abschnitt auf die Strukturierung der verschiedenen Regularien
eingegangen, um einen Uberblick (iber den neuen Status quo zu geben. Im Anschluss wird die neue
Verordnung (EU) 2017/745 (MDR) erldutert und grob auf deren inhaltliche Strukturierung
eingegangen. Die wesentlichsten Normen, welche die Medizintechnik beeinflussen, werden im
abschlieBRenden Abschnitt behandelt. Zusatzlich werden in diesem Abschnitt Normen bzgl.
Osteosyntheseplatten diskutiert. Es sind keine Normen aus dem Bereich der Medizintechnik mit
spezifischem Bezug auf Impedanzmessungen oder Dehnungsmessungen bekannt. Allerdings setzt sich
die Normreihe IEC 60601 mit aktiven Medizinprodukten im Allgemeinen und die ISO 14708-1 mit
aktiven, implantierbaren Medizinprodukten im Speziellen auseinander.

2.6.1 Struktur von Normen, Gesetzen, europaischen Richtlinien und Verordnungen

Der Rechtsrahmen fiir Medizinprodukte im europadischen Wirtschaftsraum wurde durch die
Verordnung (EU) 2017/745 grundlegend novelliert [139]. Seit dem 26.Mai 2021 kdénnen
Medizinprodukte nur noch nach der MDR in Verkehr gebracht werden [142]. Vorher konnten noch die
europdischen Richtlinien 93/42/EWG fur Medizinprodukte, die Richtlinie 90/385/EWG fir aktive,
implantierbare Medizinprodukte und die Richtlinien 98/79/EWG fir In-vitro-Diagnostika zur
Bereitstellung auf dem Markt genutzt werden [137, 139, 143, 144]. Da die europaischen Richtlinien
erst in nationales Recht umgesetzt werden miissen, um eine Rechtswirkung zu besitzen [145], wurden
diese durch die nationale Gesetzgebung des Medizinproduktegesetzes ratifiziert [137, 139, 140, 143,
144]. Im Gegensatz dazu ist eine europadische Verordnung, wie bspw. die MDR, direkt in jedem
Mitgliedsland rechtsgiiltig [145]. Die Richtlinien fir Medizinprodukte und fir aktive, implantierbare
Medizinprodukte wurden in der MDR zusammengefasst [146]. Die In-vitro-Diagnostika werden
zukiinftig mit der neuen Verordnung (EU) 2017/746 geregelt, weshalb auf aufgrund des Fokus dieser
Ausarbeitung nicht weiter darauf eingegangen wird.

Somit liegt zukinftig fir Medizinprodukte die hochste Rechtsverbindlichkeit bei den europaischen
Verordnungen. Die nachfolgende Abb. 34 visualisiert den momentan geltenden Rechtsrahmen mit den
verschiedenen Dokumententypen, welche das Medizinprodukterecht ergeben. Auf nationaler Ebene
wird die MDR durch das Medizinproduktedurchfiihrungsgesetz (MPDG) erganzt, welches jedoch nur
als Erweiterung der MDR auf nationaler Ebene zu verstehen ist und Passagen ergénzt, die in der MDR
bewusst fiir nationale Regulierung offengelassen wurden. Die MDR selbst wird durch Berichtigungen
erganzt, z. B. wurde der Einfiihrungszeitpunkt um ein Jahr aufgrund der Corona-Pandemie nach hinten
verschoben, was in der Verordnung (EU) 2020/561 angepasst wurde [139, 144].
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Abb. 34 Ubersicht iiber den Rechtsrahmen der Medizintechnik — Struktur: Von oben nach unten abnehmender
Rechtsverbindlichkeit und zunehmender Detaillierungsgrad

Der schematische Aufbau der Abb. 34 von Rechtsverbindlichkeit und Detaillierungsgrad entspricht
auch dem der Verordnung (EU) 2017/746. Grundsatzlich gilt, dass spezifische Anforderungen
allgemeine Anforderungen Ubertreffen. D. h., dass die Anforderungen fiir aktive Medizinprodukte
nicht anwendbar sind fir aktive, implantierbare Medizinprodukte, da diese Produkte die durch die
spezifischere Norm 14708-1 eingefiihrten Anforderungen erfiillen missen.

2.6.2 MDR — Einfihrung einer neuen Rechtsgrundlage fir Medizinprodukte

Im letzten Abschnitt wurde die Wichtigkeit der MDR fiir den momentan geltenden Rechtsrahmen des
Medizinprodukterechts bereits beleuchtet. In diesem Kapitel soll auf die Struktur und Regelungen der
MDR kurz eingegangen werden, um ein Verstdndnis fir die verschiedenen Abschnitte zu erzeugen. Die
Gliederung der MDR ist in Abb. 35 dargestellt. Die MDR besteht aus den Erwdgungsgriinde, einem
Hauptteil bestehend aus 10 Kapiteln mit insgesamt 123 Artikeln sowie weiteren 17 Anhangen.

Die Erwagungsgriinde erlautern, warum die Novellierung des Medizinprodukterechts aus Sicht des
Gesetzgebers notwendig ist. Hierbei ist nach Analyse dieser Griinde zu erkennen, dass der Fokus auf
der Harmonisierung sowie der Sicherheit und dem Gesundheitsschutz liegt. Innovationsférderung wird
auch als Ziel genannt, ist allerdings nicht in der Verordnung erkennbar umgesetzt [139].

Das erste Kapitel befasst sich mit den Begriffsbestimmungen, die zur Abgrenzung und damit zur
Anwendung der verschiedenen Regeln wesentlich sind. Im zweiten Kapitel werden dann die
wesentlichen Anforderungen zur Nutzung und Bereitstellung von Medizinprodukten innerhalb der EU
erlautert. Rickverfolgbarkeit der Produkte sowie die Registrierung dieser und der Hersteller ist
wesentliches Thema im dritten Kapitel. Das vierte Kapitel beschéftigt sich mit den sog. ,, Benannten
Stellen”. Benannte Stellen sind die Prifeinrichtung im Medizinprodukterecht, welche bei risikoreichen
Medizinprodukten die Unterlagen zum Nachweis der Konformitat Uberpriifen. Welche Produkte
risikoreich sind und in welchem Ausmald ist in Kapitel finf beschrieben. Auferdem werden die
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Anforderungen fir die Bewertung der Konformitdt in Abhdngigkeit des Risikos beschrieben. Zum
Uberpriifen der Konformitit wird eine klinische Bewertung benétigt. Diese stiitzen sich auf klinische
Daten, welche oftmals in klinischen Prifungen gewonnen werden. Dies ist in Kapitel sechs geregelt.
Damit die Sicherheit von Medizinprodukten dauerhaft gewihrleistet ist, ist eine Uberwachung der
Produkte nach dem Inverkehrbringen sowie eine Marktiiberwachung gefordert. Meldekriterien
(Vigilanz) wie die Uberwachung werden im siebten Kapitel erldutert. Die Kooperation der
verschiedenen Organe, Themen wie Vertraulichkeit, Datenschutz, Finanzierung und Sanktionen sowie
die Schlussbestimmungen, welche die Ubergangsbestimmungen enthalten, sind in den verblieben drei
Kapiteln Thema. Die Anhdnge spezifizieren und erlautern verschiedene Aspekte der MDR [139, 146].

Kapitel I: Geltungsbereich und Begriffsbestimmungen

Kapitel II: Bereitstellung auf dem Markt und Inbetriebnahme von Produkten,
Pflichten der Wirtschaftsakteure, Aufbereitung, CE-Kennzeichnung, freier Verkehr

Kapitel III: Identifizierung und Riickverfolgbarkeit von Produkten, Registrierung
von Produkten und Wirtschaftsakteuren, Kurzbericht tber Sicherheit und klinische
Leistung, Europaische Datenbank fiir Medizinprodukte

JIE Y S

Kapitel IV: Benannte Stellen

i

=

Kapitel V: Klassifizierung und Konformitatsbewertung

Kapitel VI: Klinische Bewertung und klinische Priifung

Kapitel VII: Uberwachung nach dem Inverkehrbringen, Vigilanz und
Marktiberwachung

Kapitel VIII: Kooperation zwischen den Mitgliedsstaaten, der
Koordinierungsgruppe Medizinprodukte, Fachlaboratorien, Expertengremien und
Produktregister

Kapitel IX: Vertraulichkeit, Datenschutz, Finanzierung und Sanktionen

T

Kapitel X: Schlussbestimmungen

=

Anhange I-XVII

S

Abb. 35 Ubersicht iiber den Aufbau der MDR [139]

Von besonderem Interesse fiir die Entwicklung und Forschung ist der Artikel (Art.) 5 (Kapitel II), da
dieser regelt, unter welchen Bedingungen Medizinprodukte in Verkehr gebracht werden dirfen. Als
Besonderheit kann der Absatz (Abs.) 5 des Art. 5 betrachtet werden, welcher explizit zu
Medizinprodukten,  “die  ausschlieflich  innerhalb von in der Union ansdssigen
Gesundheitseinrichtungen hergestellt und verwendet werden”, vereinfachte Inbetriebnahme-
Anforderungen stellt. Ein essentieller Bestandteil der MDR ist Anhang | ,GRUNDLEGENDE
SICHERHEITS- UND LEISTUNGSANFORDERUNGEN®“, welcher als Mindestanforderung fiir jedes
Medizinprodukt verstanden werden kann. Der Nachweis dieser Mindestanforderungen umfasst auch
eine klinische Bewertung [Art. 5 Abs. 3 2017/745]. Die klinische Bewertung ist mit der Verscharfung
der Aquivalenzkriterien von anderen Medizinprodukten, deren Daten unter dem MPG fiir eine
klinische Bewertung genutzt werden konnten, zu einer wesentlichen Hirde fir den Marktzugang
geworden. AuBerdem ist flir Forschungszwecke der Art. 82 wichtig, welcher klinische Priifung fir
Medizinprodukte ohne den Zweck des Nachweises der Konformitat einfiihrt. Dies sind die sog.
,sonstigen klinischen Prifungen”, welche durch das MPDG auf nationaler Ebene viele weitere
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Anforderungen zu erfiillen haben, werden explizit zur Beantwortung wissenschaftlicher Fragestellung
eingefiihrt [§ 3 Abs. 4c) MPDG] [139].

2.6.3 Wesentliche Normen der Medizintechnik flir Osteosyntheseanwendungen

Die beiden wichtigsten Normen, welche die Medizintechnik beeinflussen, werden im ersten Abschnitt
behandelt. Im nachfolgenden Abschnitt werden Normen bzgl. Osteosyntheseplatten diskutiert.
Hierbei wird der Fokus auf die unterste Ebene der Normen gelegt, welche spezifische Testungen
beschreiben. Da aus dem Bereich der Medizintechnik keine Normen mit spezifischem Bezug auf
Impedanzmessungen oder Dehnungsmessungen bekannt sind, wird an dieser Stelle lediglich auf die
allgemeinere Normreihe IEC 60601 fiir aktive Medizinprodukte und die I1SO 14708 fir aktive,
implantierbare Medizinprodukte im Speziellen verwiesen.

2.6.3.1 Qualitéits- (DIN EN SO 13485) und Risikomanagement (DIN EN ISO 14971)

Zum Nachweis der Erflllung der Konformitat kénnen harmonisierte Normen verwendet werden,
welche auf der offiziellen Webseite der EU fiir verschiedene Richtlinien und Verordnungen aufgelistet
sind. Diese sind zwar nicht rechtsverbindlich, allerdings wird durch die Harmonisierung eine hohe
Konformitdtsvermutung gegeben [Art. 8, 2017/745]. Daher orientiert sich ein GrofRteil der
Medizinproduktehersteller zur Erfiillung der vorgeschriebenen Anforderungen an den harmonisierten
Normen [139, 144, 147]. Bis dato ist lediglich ein Entwurf fiir die Standardisierung von Normen der
MDR verfiigbar. Unter diesen finden sich aber auch die Norm fiir das Risikomanagement (RM) (DIN EN
ISO 14971) und das Qualitdtsmanagementsystem (QMS) (DIN EN ISO 13485) von
Medizinprodukteherstellern [148]. Die Aufrechterhaltung eines RM-Systems und eines QMS sind auch
unter Art. 10 der MDR als allgemeine Pflichten eines Herstellers aufgefiihrt. Das bedeutet, dass jeder
Hersteller von Medizinprodukten diese beiden Systeme implementieren muss — was die Relevanz
dieser Normen fiir die Medizintechnik unterstreicht. Daher werden die wesentlichen Aspekte dieser
flr die Entwicklung und Forschung nachfolgend dargestellt.

Die DIN EN ISO 13485, ,Medizinprodukte — Qualitdtsmanagementsysteme — Anforderungen fir
regulatorische Zwecke” [149] hat mit dem Abschnitt 7.3 spezielle Anforderungen fiir die Entwicklung
dokumentiert. Anforderungen fir die Entwicklung sind durch eine Untergliederung in folgende
Abschnitte strukturiert:

7.3.1 Allgemeines

7.3.2 Entwicklungsplanung

7.3.3 Entwicklungseingaben

7.3.4 Entwicklungsergebnisse

7.3.5 Entwicklungsbewertung

7.3.6 Entwicklungsverifizierung

7.3.7 Entwicklungsvalidierung

7.3.8 Ubertragung der Entwicklung

7.3.9 Lenkung von Entwicklungsanderungen

7.3.10 Entwicklungsakten [149].
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Die Anforderungen der Abschnitte 7.3.1 und 7.3.2 schreiben ein dokumentiertes Verfahren fiir die
Entwicklung vor, welches mit einem V-Modell oder Wasserfall-Modell umgesetzt werden kann. Ein
Beispiel flr ein Wasserfallmodell ist in der nachfolgenden Abbildung dargestellt [150].

Benutzer- Uberpriifung
bedirfnisse Desigin 1, & Freigabe
Input % Freigabe-
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Abb. 36 Wasserfallmodell zur Umsetzung der Anforderungen 7.3.1 & 7.3.2 der DIN EN ISO 13485:2016, angelehnt an [150]

Die Entwicklungseingaben (7.3.3) stellen z. B. einen Teil die Produktanforderungen dar. Diese lassen
sich aus den folgenden Bereichen ableiten: Funktions-, Leistungs-, Gebrauchstauglichkeits- und
Sicherheitsanforderungen, anwendbare regulatorische Anforderungen zur Erfiillung des Anhang | der
MDR (harmonisierte Normen), Anforderungen aus frilheren Designs, weitere wesentliche
Anforderungen sowie die Ergebnisse aus dem Risikomanagement [150].

Ein Risikomanagementsystem fir Medizinprodukte wird nicht nur als notwendig flr jeden Hersteller
betrachtet [Art. 10 2017/745], sondern auch im Anhang der Grundlegenden Sicherheits- und
Leistungsanforderungen an erster Stelle genannt mit einem Bezug zum allgemein anerkannten Stand
der Technik [Anhang | MDR]. Dies kann als direkter Verweis auf die Normen verstanden werden und
ist in der DIN EN ISO 13485 spezifisch erwdhnt [Abs. 7.1 DIN EN I1SO 13485]. Die DIN EN ISO 14971
,Medizinprodukte — Anwendung des Risikomanagements auf Medizinprodukte” bezieht ihr
Risikomanagement explizit auf Patientinnen und Patienten, Dritte und Anwender [151] und grenzt sich
damit von anderen Risikomanagementsystemen ab. Das Risikomanagement zieht sich (iber den
gesamten Lebenszyklus eines Medizinproduktes von der Entwicklung bis zur Nachbeobachtung im
Markt (s. Abb. 37) [146, 150]. Die Umsetzung des Risikomanagements lasst sich in flinf Dokumente
unterteilen: Die allgemeine Verfahrensanweisung zur Durchfiihrung des RMs, den
Risikomanagementplan, die Risikoanalyse, den Risikomanagementbericht und eine Liste in das RM
involvierte Personen inkl. deren Qualifikation. Zusatzlich miissen noch die produktspezifischen
Informationen zur Risikomangementakte hinzugefiigt werden, wie z. B. die Gebrauchsanweisung,
Verifikations- und Validierungsberichte, Aufzeichnungen aus den der Produktion nachgelagerten
Phasen und Literatur zur Risikobewertung, um diese zu vervollstandigen. Im Risikomanagementplan
wird das spezielle Vorgehen der Risikoanalyse (z. B. die untersuchten Lebenszyklusphase), das
Risikomanagement-Team und die Bewertungsmethode der Risiken festgelegt. Die Bewertung der
Risiken wird oftmals mithilfe eines Risikografen vorgenommen, welcher die Eintrittswahrscheinlichkeit
gegeniiber dem Schweregrad visualisiert (s. Abb. 38). Eine Ubersicht tiber die Risiken nach Einfiihrung
von risikominimierenden MaBnahmen, ob diese akzeptable sind oder nicht und der Bewertung des
Gesamt-Restrisikos kann abschlieRend im Risikomanagementbericht zusammengefasst werden [150].
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Abb. 37 Beispiel fiir den Lebenszyklus eines Medizinproduktes und zugehérige Aufgaben des Risikomanagements [150]

Es gibt verschiedene Methoden zur Analyse von Risiken, z. B. ,Preliminary Hazard Analysis”,
Fehlerbaum-Analyse, Fehlermdoglichkeit und Einflussanalyse, ,Hazard and Operability Study” und
,Hazard Analysis and Critical Control Point Analysis” [150]. Es kdnnen auch anhand von Checklisten,
z. B. aus dem Anhang der DIN EN ISO 14971:2012 Annex E.2 oder den Grundlegenden Sicherheits- und
Leistungsanforderungen der MDR, mogliche Risiken identifiziert werden.
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1 vernachlds- 2 marginal 3 kritisch 4 sehr kritisch 5 katastrophal
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Abb. 38 Beispiel fiir einen Risikograf mit Auftretenswahrscheinlichkeit (AW) und Schweregrad (SG): Gelbe Bereiche —
akzeptabel, rote Bereiche — nicht akzeptabel [150]

2.6.3.2  Normen mit Bezug zu Osteosyntheseplatten

Im Anhang | der MDR wird ein vertretbares Risiko-Nutzen-Verhiltnis gefordert, gemessen am
anerkannten Stand der Technik [Anhang |, Kapitel I, Abs. 1, MDR]. Um die Konformitdt von
Medizinprodukten mit den gesetzlichen  Anforderungen  nachzuweisen, wird ein
Konformitatsbewertungsverfahren von den Herstellern durchlaufen [Art. 52, Abs. 1, MDR]. Da der
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Stand der Technik durch Normen und Standards reprasentiert wird, sind Normen, auch wenn diese
nicht harmonisiert sind, zum Nachweis der Konformitdt flir Hersteller und somit auch fir die
Entwicklung von wesentlicher Bedeutung [139, 144]. Die internationalen Standards, welche fir
Osteosyntheseimplantate anwendbar sind, lassen sich hierarchisch gliedern: Die oberste Ebene bilden
generische Standards, die ISO 14630, welche sich auf nicht-aktive chirurgische Implantate bezieht.
Produktspezifische Standards, die ISO 14602, welche sich mit spezifischen Anforderungen
beschaftigen, sind die zweite Ebene. Die dritte Ebene besteht aus Normen und Standards, welche
neben Anforderung auch Testverfahren zum Nachweisen der Eigenschaften enthalten [6]. Auf diese
wird im Folgenden eingegangen werden, um eine Ubersicht (iber mégliche Testverfahren zu geben.

Fir die Testung von Osteosyntheseimplantaten bzgl. der mechanischen Eigenschaften gibt es
spezifische Normen, welche Testverfahren beschreiben. Die American Society for Testing and
Materials, kurz ASTM, hat die aktuellsten Normen bzgl. dieser Testungen fiir Osteosyntheseplatten
herausgegeben. Dies ist die ASTM F382 von 2017 mit dem Titel ,,Prifung der Biegeeigenschaften von
Knochenplatten aus Metall” [152]. Alternativ gibt es noch eine Testnorm der International
Organisation for Standardization (1SO), die 1ISO 9585 aus dem Jahr 1990 mit dem Titel ,,Chirurgische
Implantate; Prifung der Biegefestigkeit und Steifigkeit von Knochenplatten”. Die ISO 9585 schrankt die
Anwendbarkeit auf gerade Platten ein oder solche, die eine geringfligige Anfangskrimmung
aufweisen. AuBerdem wird die Methode nicht fiir kleine Platten (< 50 mm) empfohlen [153]. Auch die
ASTM F382 besagt, dass die Anwendung der Testverfahren nicht angemessen sein kann fiir jedwede
Plattentypen und somit der Anwender der Norm die Angemessenheit der Norm in Bezug auf das
geplante Einsatzgebiet Uberpriifen soll [Abs. 1.3, ASTM F382].

Die ASTM F382 schlagt Vier-Punkt-Biegetestung vor, welche zur statischen Bestimmung der
Biegesteifigkeit, normierten Biegesteifigkeit und Biegefestigkeit durchgefihrt werden kénnen.
AuBerdem werden dynamische Vier-Punkt-Biegetestung zur Bestimmung der Attribute der
Dauerfestigkeit gegen Biegung empfohlen [Abs. 7.2, ASTM F382]. Allerdings sind moderne Platten
heutzutage vorgeformt und an die biomechanischen Lasten angepasst. Somit entsprechen diese
oftmals nicht den genannten Anforderungen (gerade oder leichte Kriimmung) oder sind fiir die
Testungen nicht geeignet (vorgeformt oder ungleichmaRige Struktur im Testbereich). Nach der ASTM
F382 sollen im Zweifelsfall andere Testmethoden genutzt werden. Allerdings werden diese anderen
Testmethoden nicht weiter spezifiziert [6].

Damit ist bei Osteosyntheseplatten immer zu bedenken, welche Priifungen (zusatzlich) sinnvoll sind
[6, 154]. In der Literatur existieren viele unterschiedliche Ans&tze. Auch unterscheiden sich die
Testmethoden fir die gleichen Lokalisationen sowie die Wahl der Testparameter. Zusatzlich werden
die Testparameter nicht gleich spezifiziert und dargestellt [154]. Im Vergleich zu
Wirbelsdulenimplantaten (ASTM F1717) fallt auf, dass kein Standard die Kopplung von Platte zu
Schraube, also den Verbund, adressiert. Dies ist daher eine Liicke, welche getestet werden sollte,
insbesondere bei winkelstabilen Osteosyntheseimplantaten [6]. Da die normativ vorgeschlagenen
Testmethoden nicht sehr komplex und oftmals nicht anwendbar sind, sollte immer untersucht werden,
welche spezifischen Testmethoden sich fiir die spezifischen Osteosyntheseimplantate eignen.
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3 Material und Methoden

Die Methodik ist in acht Kapitel unterteilt. Diese sind entlang der Entwicklungskette zur Herstellung
der Osteosyntheseplatte orientiert. Zu Beginn werden die zur Herstellung von dem Korpus der
Osteosyntheseplatten, kurz Osteosyntheseplatte, notwendigen Techniken, Gerdte, Software und
Materialien eingefiihrt und erldutert. AnschlieRend wird die Auswahl und Herstellung der beiden
Sensoren fiir die Messsysteme, DMS und Elektroden, beschrieben. Um die Elektronik mit der
Osteosyntheseplatte zu verbinden, wird diese mit Epoxidharz verkapselt. Dieser Prozess ist Thema des
nachfolgenden Unterkapitels. Die Messinstrumente, auf mechanischer Seite die quasi-statische
Testmaschine und auf elektrischer Seite das Gamry Interface 1000E sowie der Steuerung, werden im
Anschluss erklart. Darauf folgt eine kurze Einfiihrung in die verwendeten Simulationsprogramme,
zuerst fur die Durchfiihrung der Finite Elemente Methoden Analyse und als nachstes fiir die Simulation
der Impedanz anhand von elektrischen Ersatzschaltbildern. AbschlieBend werden der Messaufbau, die
ausgewahlten Knochentypen sowie alle Messparameter der verschiedenen durchgefiihrten
Experimente vorgestellt und deren Auswahl begriindet.

3.1 Korper der Osteosyntheseplatte

Fiir die Herstellung der Korper von den Osteosyntheseplatten sind sowohl Polyetheretherketon als
auch Titan verwendet worden. Diese Materialien werden in diesem Kapitel zu Beginn eingefiihrt.
AnschlieBend wird die Software zum Designen der Osteosyntheseplatten und dem anschlieRenden
Planen der Frasbahnen fiir die Herstellung an der Frasmaschine erklart. Die Sdgen zum Zuschneiden
der Materialblécke fiir die Frasmaschine werden nachfolgend thematisiert. AbschlieRend wird die
computergesteuerte Frasmaschine selbst eingefiihrt, welche fiir die Herstellung von dem Korpus der
Osteosyntheseplatten aus den Blocken genutzt wurde. In der im Anhang 11.4 vorhandenen Abb. 123
ist der Prozess der Herstellung als Ablaufdiagramm in Form einer IPO (Input, Process, Output)
Abbildung in 16 Prozessschritten festgehalten.

3.1.1 Materialien

Im folgenden Abschnitt werden die verschiedenen Materialien, welche fiir die Herstellung der
Osteosyntheseplatten genutzt wurden, vorgestellt und deren Auswahl begriindet. AnschlieSend
werden die unterschiedlichen Prozessschritte in  der Herstellungsreihenfolge  der
Osteosyntheseplatten erldutert. Die PEEK- sowie die Titan-Osteosyntheseplatten wurden selbststandig
in der Werkstatt des Labors fiir Biomechanik von dem BG Klinikum Hamburg hergestellt. Dabei wurden
fir beide Materialvarianten die gleichen Prozessschritte benutzt, auch wenn die Prozessparameter
(verwendete Bohrer und Fraser, Schnittgeschwindigkeiten, etc.) an das jeweilige Material angepasst
wurden. Aufgrund der leichteren Bearbeitung des Materials PEEK wurden die ersten Prototypen aus
diesem Material hergestellt. Erst nach erfolgreicher Testung der In-vitro-Versuche wurde die
Osteosyntheseplatte aus Titan hergestellt, damit die Testungen unter Belastungen an beiden
Systemen vorgenommen werden koénnen. Eine Darstellung mit beispielhaften Entwicklungs-,
fehlerhaften Bearbeitungs- und Prozessschritten ist in Abb. 39 zu finden.
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Abb. 39 Verschiedene Stadien der Herstellung, Bearbeitungsfehler und Vergleich verschiedener Versionen der
Osteosyntheseplatte aus PEEK, von links nach rechts dargestellt sind: PEEK-Zuschnitt zur Herstellung der
Osteosyntheseplatten, bearbeitete Unterseite, Form ohne Nuten oder Schraubenldécher zum Herstellen eines Negatives,
Form mit Nut (fehlerhafte Bohrung fiir Elektroden), friihere Version der Osteosyntheseplatte, dltere verkiirzte Variante der
Osteosyntheseplatte und die finale Osteosyntheseplatte.

3.1.1.1 Polyetheretherketon — PEEK

Polyetheretherketon (CsHas -OCsHa-O-CsHa-CO)y, kurz PEEK, ist ein teilkristallines lineares polyzyklisches
aromatisches Polymer. Im Jahr 1978 wurde es von einer Gruppe englischer Wissenschaftler entwickelt.
Spater wurde PEEK fir industrielle Anwendungen kommerzialisiert. In den spaten 1990er Jahren
wurde PEEK zu einem wichtigen Hochleistungsthermoplast fiir den Ersatz von Metallimplantaten, z. B.
in der in der Wirbelsaulenchirurgie als Material fir Cages (interkorporelle Metallimplantate). Mit dem
Aufkommen von kohlenstofffaserverstarktem PEEK (CF/PEEK) wurde dieser neue Verbundwerkstoff
fir die Frakturfixierung und die Oberschenkelprothese in kiinstlichen Hiftgelenken eingesetzt. PEEK
verdndert seine Eigenschaften durch verschiedene Sterilisationsprozesse (Gamma-, Dampf-,
Ethylen- Sterilisation) nicht, ist thermisch stabil bis 335,8° C, erzeugt keine allergischen Reaktionen,
hat eine geringe Affinitdt gegenlber Belagsbildung (Bakterienfiime) und hat eine hohen
Abriebswiderstand [155]. PEEK ist daher ein Hochleistungskunststoff, welcher sich durch seine
speziellen Eigenschaften besonders fir eine Anwendung in der Medizintechnik eignet [155-157].
Dieses Material hat sich bei Langzeitimplantaten, z. B. Herzschrittmachern, als Barriere zwischen
Implantat und Korper durchgesetzt [157]. Zusatzlich zu der sehr ausgepragten Biokompatibilitat hat
PEEK bio-mechanische Eigenschaften, d. h. mechanische Eigenschaften (Steifigkeit, Elastizitat), welche
den Knochen dhneln [155, 156]. Durch die bio-mechanische Eigenschaft soll der Knochenabbau um die
Osteosynthese herum minimiert werden [115], weshalb sich Materialien mit dieser Eigenschaft flr
Osteosyntheseimplantaten eignen [115, 156]. Es gibt einige weitere Kunststoffe, welche in
biomedizinischen Bereichen eine weit verbreitete Anwendung finden. Dies sind
ultrahochmolekulargewichtiger Polyethylen, Polymethylmethacrylat, Polylactide,
Polyhydroxyessigsaure, Polyhydroxybuttersadure. Diese sind allerdings aufgrund ihrer hohen Elastizitat
und geringen mechanischen Festigkeit ungeeignet fiir Osteosynthese-Anwendungen. PEEK ist mithilfe
von 3D-Druckern fertigbar, was die Anwendungsbereite im medizinischen Bereich zukiinftig erweitern
kann. Weitere Vorteile sind das chemische inerte und stabile Verhalten, geringes Quellverhalten, MRT-
Kompatibilitdt und die Durchlassigkeit von Rontgenstrahlen [155, 156]. Ein technisches Datenblatt zum
verwendeten Material PEEK findet sich im Anhang (s. 11.1).
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Abb. 40 PEEK-Osteosyntheseplatte

3.1.1.2 Titan

Titan und Titanlegierungen sind neben Edelstahl das typische Material zum Herstellen fir
Osteosyntheseimplantate [6, 156, 158]. Neben der Biokompatibilitdt hat sich Titan durch die hohe
Bruchzahigkeit, mechanische Steifigkeit und Festigkeit in der Anwendung bewahrt. Allerdings weichen
die mechanischen Eigenschaften des Titans von denen des Knochens ab, was zu Lockerungseffekten
zwischen der Osteosyntheseplatte und dem Knochen fiihren kann. Die Beeinflussung von
Rontgenstrahlung und den daraus resultierenden Artefakten wird als weiterer Nachteil von Titan
gesehen [156]. Allerdings fallt diese Streustrahlung bei Titan geringer aus als bei dem auch oftmals
verwendeten medizinischen Stahl. Des Weiteren ist Titan ca. 40 % leichter als Stahl [158].

Abb. 41 Titan-Osteosyntheseplatte — Oben: Vorderseite; Unten: Unterseite

3.1.2 CAD - SolidWorks

SolidWorks ist ein ,,Computer-Aided-Design“ (CAD)-Programm von Dassault Systemes zum Erstellen
von 3D-CAD Datensatzen. Diese bestehen typischerweise aus Bauteilen, welche zu Baugruppen
zusammengesetzt werden konnen, um so ein komplexes System zu modellieren. Dabei wird die
Historie der verschiedenen Bauteile und der gesamten Zusammensetzung einer Baugruppe
schrittweise dargestellt (s. linker Bereich Abb. 42). Aus den 3D-Datensatzen kénnen 2D-Zeichnungen
erstellt werden, welche oftmals als technische Zeichnung zur Dokumentation angefertigt werden
[159]. Eine andere Alternative zur Datenverarbeitung fiir die Herstellung der Modelle ist das
Exportieren in das .STL-Format fiir den 3D-Druck oder auch der Export in ein ,Computer-Aided
Manufacturing” (CAM)-Programm. CAM-Programme werden genutzt, um Modelle mit ,,Computer
Numerical Control” (CNC)-Maschinen herstellen zu kénnen. Hierfir wird der am Modell geplante
Herstellungsprozess in Code formatiert. Ein mogliches CAM-Programm, welches auf SolidWorks
zugeschnitten ist, heiRt CamWorks von HCL. Dieses ist direkt in SolidWorks integriert und kann mit

70



Hilfe der 3D-Modelle die Planung der Frasbahnen sowie die Simulation dieser in Abhangigkeit der
Fraskopfe erzeugen (s. Abb. 43). Fir die Erzeugung der Frdsbahnen werden unterschiedliche,
vorgefertigte Algorithmen verwendet, welche Uber eine Vielzahl von Parametern bzgl. Anfahrt,
Schnitttechnik, -geschwindigkeit, -tiefe, Fraskopf und weiteren Faktoren angepasst werden [160].
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Abb. 42 Darstellung der Arbeitsplattform von SolidWorks

Abb. 43 Darstellung des User-Interfaces von CamWorks. Links: Bearbeitung der Parameter zum Erstellen der Frésbahnen;
Rechts: Simulation des Modelles nach dem Fréisprozess

3.1.3 Sagen

Zum Zuschneiden der PEEK-Blocke wurden zwei sog. Bandsdgen verwendet, welche unterschiedlich
feine Sageblatter haben. Eine Bandsdge zeichnet sich durch ein rotierendes Sageblatt aus, welches
durch eine Fiihrung zum Werkstiick verlduft. Die (Metall-)Bandsdge mit dem breiten Sageblatt sichert
das Werkstiick durch einen Schraubstock in der gewlinschten Position (HB 210 von Fa. Knuth). Dies hat
den Vorteil, dass die Position des Schnittes genau vermessen werden kann und der Schnitt sehr grade
ausgefiihrt wird. Bei der anderen (Vertikal-)Bandsage (VB 300 von Fa. Knuth) wird das Werkstlick per
Hand geflihrt, was den Vorteil bietet, dass schrdge oder besonders schmale Schnitte ermdglicht
werden.

3.1.4 Frasmaschine

Die CNC-Frasmaschine MH 500W (Fa. MAHO) wurde zum Bearbeiten der zugeschnittenen PEEK-Bl6cke
genutzt. Hierbei wurde das Programm, welches das CAM-Programm erzeugt hat, genutzt. Die
berechneten Frasbahnen werden nach dem Einlesen eines Nullpunktes abgefahren. Der Nullpunkt
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wird mit Hilfe eines Messtasters 3D-Taster (Fa. Haff & Schneider) bestimmt in Anlehnung an den
Nullpunkt, welcher in dem CAM-Programm festgelegt wurde. Da Kanten oftmals nicht prazise genug
geschnitten sind, bietet sich der Mittelpunkt auf einer glatten Oberfliche an. Im Anschluss an das
Vermessen des Nullpunktes wird der ausgewahlte Fraskopf eingespannt. Typischerweise wird dabei
zuerst das Werkstiick von dem AufmaR auf das Fertigungsmal’ ,,geschruppt”. Dies ist ein relativ grober
Vorgang, bei welchem Fertigungspuren sichtbar bleiben. Im Anschluss wird die Feinarbeit im sog.
Schlichten-Prozess umgesetzt. Hierfir wird Ublicherweise ein feinerer Fraskopf verwendet. Auch
Bohrungen kdnnen mit dem passenden Werkzeug umgesetzt werden. Beim Prozess des Umspannens
ist zu beachten, dass ein neuer Nullpunkt gefunden wird, welcher sich auf das Werkstick referenziert,
z. B. durch eine Bohrung. Dies ist notwendig, da nach dem Umspannen das Werkstiick nicht mehr exakt
an der gleichen Position liegt, was zu Versetzung zwischen Plattenober- und -unterseite fuhrt.

AbschlieBRend wurden die Bohrlocher mit Hilfe eines Handentgraters (90 °) entgratet. Das Entgraten
wird umgesetzt, um Verletzungen zu vermeiden. AuRerdem ist nach der MDR Anhang | Abs. 4a)
gefordert, dass Risiken nach Méglichkeit durch sichere Auslegung und Herstellung so weit wie méglich
minimiert oder beseitigt werden. Somit kann dies als ein Teil zur Umsetzung der geforderten
mechanischen Sicherheit verstanden werden.
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3.2 Elektroden

Die eingesetzten Elektroden sind galvanische Sensoren. Unter galvanischem Sensor wird eine
Elektrode verstanden, welche direkten (leitfahigen) Kontakt zum Gewebe hat. Fiir die Messtechnik und
Sensorik sind dabei vor allem die signalanalytischen bzw. elektrischen Eigenschaften, Offsetspannung,
Impedanz und Stabilitat, von Relevanz. Vereinfacht gibt es zwei Wege der Ladungsiibertragung. Eine
Moglichkeit entsteht durch Bildung einer Raumladungszone um die Kontaktflache der Elektrode durch
Anziehung von Elektronen in der Elektrode und Anziehung von lonen in dem Elektrolyten. Die zweite
Méglichkeit ist die Ubertragung von Ladung durch chemische Reaktionen (Oxidation, Reduktion). Als
Offsetspannung wird die Spannungsdifferenz, welche sich (annadherungsweise zeitlich konstant)
einstellt, wenn die Elektroden ohne &uRere Einfliisse mit dem Gewebe in Kontakt kommen.
Typischerweise schwankt diese bei Ublichen Elektroden zwischen 220 mV (Silber-Silberchlorid-
Elektroden) und 1,2 V (Platin-Elektroden). Die grolRe Spannbreite ist darin begriindet, dass zwischen
Platin und Gewebe keine chemischen Reaktionen stattfinden und sich daher kein Potential abbauen
kann. Im Gegensatz dazu sind andere Elektroden reaktionsfreudiger und haben daher eine geringere
Ubergangsimpedanz. Silber-Silberchlorid (Ag/AgC)-Elektroden haben einen sehr hohen Stromfluss an
den Elektroden und ist daher kaum polarisierbar. Daher spricht man bei Silber-Silberchlorid (Ag/AgC)-
Elektroden von nahezu idealen unpolarisierbaren Elektroden und bei Platin von nahezu ideal
polarisierbaren  Elektroden. Unpolarisierbare Elektroden haben zwar eine niedrigere
Ubergangsimpedanz, die Offsetspannung schwankt aber auch deutlich stirker, da der
Ladungstransport durch eine Vielzahl von Faktoren abhidngig ist, z. B., lonenkonzentrationen,
Temperatur, mechanischer Druck, geometrische Form und Weitere. Diese Schwankungen {iberlagern
sich teilweise mit niedrigfrequenten biologischen Signalen und sind anschlieBend nicht mehr trennbar.
Daher sind polarisierbare Elektroden im Hinblick auf die Offsetspannung aus Sicht der Messtechnik
deutlich besser geeignet [161]. GroRe Variation (ber den zeitlichen Verlauf wurden schon frih
nachgewiesen und als signifikanter Einflussfaktor bei EIS-Messungen identifiziert [66]. Alternativ zu
den galvanischen Sensoren gibt es die Mdglichkeit des Einsatzes von kapazitiven Sensoren [161], auf
welche hier aufgrund des Umfanges nicht weiter eingegangen wird.

An die Elektroden fiir invasive Messungen mittels EIS gibt es neben der Offsetspannung und der
zeitlichen Konstanz eine Reihe von weiteren Anforderungen. Unter anderem sollte die
Austauschstromdichte méglichst hoch sein, d. h., dass die Impedanz am Ubergang zwischen Elektrode
und Messobjekt klein sein sollte [49, 64, 66]. Dies gilt fir alle Messungen an biologischen Materialien
[66]. Die Kapazitat polarisierbarer Elektroden fallt bis zu vier GréRenordnungen hoher aus. Die
Impedanz ist aufgrund des kapazitiven Charakters von polarisierbaren Elektroden in den
niedrigfrequenten Bereichen grofRer. Bei unpolarisierbaren Elektroden, welche eher einem
elektrischen Widerstand dhneln, verhdlt sich die Impedanz im niedrigfrequenten Bereich
gleichméRiger [161]. Die Austauschstromdichte hat einen signifikanten Einfluss auf die Messdaten,
ebenso wie die Dicke des Messobjektes [66]. Ein weiterer Faktor, welcher die Ubergangsimpedanz
beeinflusst, ist die Elektrodenoberfldche. Je kleiner die Elektrodenoberflache ist, desto groRer ist die
Elektrodeniibergangsimpedanz. Dies kann bei besonders kleinen Elektroden auch zu Korrosion fihren,
falls der Stromfluss zu hoch gewahlt ist [58]. Um vergleichbare Messungen durchzufiihren, muss das
Messsignal aulerdem im pseudo-linearen Bereich bleiben (s. 2.3.3.1). Dies ist auch vom
Elektrodenmaterial abhangig [49, 58, 64].

Zusatzliche Anforderungen sind, dass die Elektroden selbst eine gute Leitfahigkeit besitzen,
biokompatibel und inert sein missen [46, 49, 58]. AuRerdem muss die mechanische Festigkeit
ausreichend sein, damit die Elektroden beim Einbringen nicht beschadigt werden [46]. Daher werden
oftmals Metalle als implantierbares Elektrodenmaterial in der Medizintechnik verwendet [58, 161].
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Hierfir bietet sich aufgrund dieser Auswahl an Anforderungen neben medizinischen Stahl, Iridium,
Gold und insbesondere reines Platin fir invasive Anwendungen an [46, 58, 64, 65]. Weitere
Elektrodenmaterialienpaarungen fiir Messungen an (toten) Knochen, welche bereits benutzt wurden,
sind emailliertes Silber, Silber-Silberchlorid-Elektroden, leitendes Epoxidharz oder leitende Silberpaste
[66]. Platinschwarz, Polypyrrol oder Poly-3,4-ethylendioxythiophen (PEDOT) kdnnen alternativ als
Veredelung auf anderen Metallen verwendet werden, es muss hierbei allerdings auf eine ausreichend
dicke Beschichtung geachtet werden, welche den mechanischen Anspriichen gerecht wird [46, 58, 64].
Diese Beschichtungen kdnnen die Elektrodeniibergangsimpedanz deutlich senken, erzeugen aber die
Gefahr, dass die Schicht sich bei starkerer mechanischer Last 16st und somit zu einer Schadigung in vivo
fuhrt [58].

Aufgrund der aufgezihlten Griinde wurde sich fir reines Platin (Feinplatindraht, 99,95 %, Fa. Schiefer
& Co. GmbH & Co.) als Elektrodenmaterial entschieden. Dieses wurde in Form eines Drahtes mit einem
Durchmesser von 0,9 mm gekauft und auf 1 cm Stiicke zugeschnitten. Im Anschluss wurden die
Elektroden isoliert und mit Kupferkabeln tber ein elektrisch leitenden Epoxidklebstoff verbunden wie
in 4.1.2 beschrieben. Platin ist sehr inert, was zwar zu einer hohen Polarisierbarkeit fiihrt und somit zu
einer hohen Ubergangsimpedanz im niedrigfrequenten Bereich, dafiir aber eine hohe zeitliche
Konstanz aufweist, mechanisch ausreichend stabil und elektrisch ausreichend leitfahig ist und als
wesentlicher Faktor eine gute Biokompatibilitdt besitzt. Da die Offsetspannung mitgemessen und im
Anschluss rechnerisch entfernt werden kann, kann der einzige Nachteil teilweise kompensiert werden.
Hierbei ist aber auf ein ausreichend starkes Messsignal zu achten, damit die Veranderungen des
Gewebes gemessen werden kénnen. Zusatzlich muss beachtet werden, dass je weiter die Elektroden
von der Fraktur entfernt werden, desto hoher das Messsignal ausfallen muss, um eine deutliche
Differenzierung zu ermdoglichen, da ein gréRerer Anteil des Messsignals von dem Gewebe um die
Fraktur und dem sich verdndernden Gewebe im Frakturspalt bestimmt wird. In den eigenen
Experimenten schwankte das Messsignal um 1-10 mV bei einem Elektrodenabstand von ca. 20 mm,
wodurch eine deutliche Differenzierung der Gewebetypen erkannt werden konnte.

Abb. 44 Elektroden aus verzinnten Kupferkabel (unten) und Platinelektrode (oben) ummantelt von einer PEEK-Kapillare zum
Verléten mit der Elektronik der instrumentierten Osteosyntheseplatten
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3.3 DMS

Der verwendete Vollbriicken-DMS ist ein S 5229A der Firma Micro Measurements als Teil der Vishay
Precision Group, Inc. Dieser zeichnet sich durch einen kleinen AuRendurchmesser, Lange: 4,0 mm,
Breite: 3,7 mm, aus. AuRerdem hat dieser einen hohen Widerstand von 5 kQ + 5 %, was den Stromfluss
und somit auch den Energiebedarf senkt [162]. Aufgrund der begrenzten Energie, welche auf einem
solchen Implantat zur Verfligung steht, ist diese Eigenschaft besonders vorteilhaft [163]. Der k-Faktor
dieser DMS-Charge betragt den Wert 2,08 (s. 2.3.2). Die genauen elektrischen Widerstandsanderungen
lassen sich mit Hilfe der in 2.3.2 beschriebenen Formeln bestimmen. Fiir den Nachweis der
Funktionsfahigkeit ist aufgrund der Abhangigkeit des elektrischen Widerstandes zur Messspannung,
die Messspannung und die extern aufgebrachte Last ausreichend.

Der DMS wurde mit dem biokompatiblen Epoxidharz (s. Technisches Datenblatt elektrisch leitender
Epoxid-Kleber) angeklebt, sodass dieser flachig auf der Osteosyntheseplatte haftet (s. Abb. 45). Der
DMS wurde dabei parallel zu den Kanten der Ausfrasung angebracht. Dabei wurde die Ausrichtung so
gewahlt, dass Biegungen zur Querachse und Stauchungen in Richtung der Langsachse mit dem DMS
gemessen werden konnen. Die Létpunkte wurden zum Kanal hin ausgerichtet, damit die spater
angeloteten Kupferlackdrahte keine zusatzliche Biegung erfahren.

Abb. 45 Osteosyntheseplatte mit aufgeklebtem DMS
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3.4 Verkapselung

Die Verkapselung ist als der Bereich definiert, welcher die Elektronik in den vorgesehenen Nuten und
Ausfrasungen umschlieBt und somit eine kantenfreie Oberfliche des Prototypens der
Osteosyntheseplatte erzeugt. Eine Ubersicht (iber den gesamten Herstellungsprozess der
Verkapselung ist als Ablaufdiagramm im Anhang 11.4 in Abb. 124 dargestellt. Als Vorbereitung fir die
Herstellung der Verkapselung mussten die Kupferlackdrahte als Verbindung zwischen der Elektronik
und den Elektroden in die ausgefraste Nut platziert werden. Als erster Schritt wurden die Drahte
hierfir mit dem DMS sowie den Elektroden mit Hilfe von Lotzinn verbunden. Dafiir wurde das Ende
des Kupferlackdrahts thermisch von der Isolierung befreit. Im Anschluss wurde mit einer Pinzette und
biokompatiblen Sekundenkleber (Loctite 4061, Fa. Henkel) die Drahte innerhalb der Nut fixiert. Im
Anschluss wurde das andere Ende der Kupferlackdrdhte thermisch isoliert. Da keine fiir die Anspriiche
der Experimente ausreichend entwickelte Elektronik verfligbar war, wurde eine Stiftleiste an die
Kupferlackdrahte angeschlossen. Diese kann fiir die nachfolgend erlduterten Experimente mit einer
Buchsenleiste verbunden werden und bietet ein ausreichendes MaR an mechanischer sowie
elektrischer Stabilitdt des Anschlusses. Die Verkapselung der Elektronik wurde aus dem
biokompatiblen Epoxidharz (s. Technisches Datenblatt elektrisch leitender Epoxid-Kleber) hergestellt.
Dieses zwei-Komponenten-Harz wird fliissig in einem Verhaltnis von 4 (Part A) : 1 (Part B) angemischt.
Da sich bei diesem Prozess Luftblasen unter das Harz mischen, welche nicht in der Verkapselung
auftreten sollen, wurde das Epoxidharz vor dem VergieRen vakuumiert. Zusatzlich wurde der
Mischprozess manuelle mit langsamen Bewegungen ausgefihrt, damit die Anzahl an Lufteinschliissen
minimiert ist. Zum Ausharten wurde das Epoxidharz entsprechend der Beschreibung im technischen
Datenblatt (s. 11.3) fur mindestens 60 Minuten bei 65 °C im Ofen gelagert. Die Viskositat des
Epoxidharzes verringert sich bei diesem Prozess des Aushartens. Das kann zur Folge haben, dass das
Epoxidharz in Rillen zwischen der Vergussform und den Prototyp der Osteosyntheseplatte abfliet und
sich beim Ausharten als diinne Schicht auf diesem verteilt. Daher ist eine genaue Passung der
Vergussform notwendig.

Zum VergielRen wurde eine Silikonform aus Elastolil M 4644 (Fa. Wacker) hergestellt. Silikon bietet sich
zur Herstellung von Vergussformen an, da kaum ein Material an diesem anhaftet. Daher kann beim
Prozess des Verklebens eine Verbindung zu den Prototypen der Osteosyntheseplatten aufgebaut
werden, aber keine Verbindung zum Silikon. Das Silikon ist im Anschluss gut ablésbar von dem
biokompatiblen Epoxidharz. Zum Herstellen der Vergussform wurden zwei Vergussnegative, jeweils
eines fur die Ober- bzw. Unterseite des Prototypens, mit der Frasmaschine (s. 3.1.4) hergestellt. Die
Vergussnegative bilden den in der Mitte geteilten Prototyp der Osteosyntheseplatte ab, wobei die
AulRenmaBe um jeweils 0,1 mm verringert wurden, um einen festen Sitz beim Vergiellen
sicherzustellen. Da die Nut und Aussparungen, in denen die Elektronik liegt, vergossen werden sollen,
sind diese auch nicht auf dem Negativen vorhanden. Ausnahmen bildet ein Bereich, welcher fiir die
Stiftleiste vorgesehen ist und die Anschlussstellen fiir das Einspritzen des Epoxidharzes. Die Stiftleiste
wird beim Vergiellen des Negativen mit Silikon in dem dafiir vorgesehenen Bereich platziert, sodass
die Anschluss-Pins in der Vergussform vorhanden sind. Die Anschlussstellen zum Einspritzen des
Epoxidharzes werden mit einem kleinen Draht, ummantelt mit einem Silikonschlauch, erzeugt, die in
der vorgesehenen Ausfrasung am Negativ der Plattenoberseite befestigt werden. Die Oberflachen, an
denen das Epoxidharz in den vergossenen Nuten und Ausfrdsungen des Prototyps der
Osteosyntheseplatte anliegt, wurden im Anschluss zusatzlich poliert. Mit dieser Bearbeitung werden
kleine Rauigkeiten auf der Silikonflache minimiert, welche sonst zum AbflieRen des Epoxidharzes
befordert durch Kapillareffekte und eine niedrige Viskositat beim Ausharten fihren.
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Abb. 46 Aluminiumform fiir die Herstellung der Negative aus Silikon

Nachdem das Silikon in die Formen der Negative eingebracht wurde, wurde die Oberseite mit einem
glattpolierten Edelstahldeckel an den Bohrungen am Rand der Form befestigt. Damit wird
Uberschiissiges Silikon von oben verdrangt und eine glatte Oberflache der Silikonform erzeugt. Dies ist
wichtig, da zum VergieRen des Epoxidharzes gleichmaRiger Druck auf die obere und untere Oberflache
aufgebracht wurde, um ein AbflieRen des Epoxidharzes zu vermeiden. Das von den meisten Luftblasen
befreite, angemischte Epoxidharz wird mithilfe von einer Spritze eingebracht. Hierbei wird der
Prototyp der Osteosyntheseplatte vertikal ausgerichtet, damit die Luft in den Nuten und Ausfrasungen
flr die Elektronik durch das obere Loch in der Vergussform aus Silikon entweichen kann. Hierflir wurde
der Aufsatz mit der Nadel genutzt, um die Offnung des oberen Loches sicherzustellen. Zum Aufbringen
eines gleichmaRig verteilten Drucks wurden Plexiglasscheiben verwendet, welche den zusatzlichen
Vorteil mit sich bringen durchsichtig zu sein. Damit konnte visuell sichergestellt werden, wie sich das
Harz in den vorgesehenen Bereichen verteilt und es konnte evtl. Lufteinschlisse detektiert werden.
Um diese zu entfernen und Uberschissiges Harz aufzufangen, wurde eine zweite Spritze an dem
oberen Aufsatz mit Nadel befestigt. Die eingeschlossenen Luftblasen konnten anschliefend mit dem
sog. Spllen, Vorwarts- und Riickwartsbewegungen des Epoxidharzes, grofltenteils entfernt werden.
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3.5 Messinstrumente & Software

Im folgenden Abschnitt werden die verwendeten Messinstrumente vorgestellt. Das Gamry Interface
wird zum Messen der elektrischen Impedanz verwendet. Dessen Funktionen sind Thema des ersten
Unterkapitels. AnschlieRend werden die verwendeten Software-Programme zur Steuerung und zur
Auswertung und Analyse der Impedanz erldutert. Das Ende des Kapitels beschaftigt sich mit der quasi-
statischen Testmaschine, welche fir die Testung zur Verifikation der Funktion der
Osteosyntheseplatten genutzt wurde.

3.5.1 Gamry Interface 1000E

Das Messgerat Interface 1000E Potentiostat/Galvanostat/ZRA wird von der Fa. Gamry Instruments Inc.
hergestellt. Dieses kann sowohl als Strom- oder Spannungsquellen, als Galvanostat oder als Null-
Widerstands-Amperemeter eingesetzt werden und verfligt Uber eine Reihe weiterer spezifischer
Messmethoden [56]. Die genutzte Firmware flr diese Ausarbeitung des Interface 1000E ist die Version
4.3. Das Interface 1000E kann aulBerdem als Hochprazisionspotentiostat EIS-Messungen durchfihren.
Zum Steuern, Auslesen und Auswerten hat die Fa. Gamry Instruments Inc. das Softwarepaket Gamry
Echem Toolkit entwickelt. Die verwendete Softwareversion ist die 7.06 im Build 6337. Details zu dem
Messgerat und der Steuersoftware finden sich im Anhang 11.4 und 11.6.

Zur weiteren Analyse und Auswertung wird ein Skript in dem Programm MATLAB (Fa. MathWorks)
genutzt, welches mehre Darstellungsoptionen bietet. Dieses kann die Datenreihen mehrerer
Experimente zusammenfassen und die Daten mit Standardabweichung darstellen. AuRerdem kann die
elektrische Leitfahigkeit und Permittivitdt automatisch bei Angabe einer Zellkonstante ausgegeben
werden, sodass materialspezifische Ausgabewerte als Ergebnis analysiert werden konnen. Diese bieten
den Vorteil, dass die Vergleichbarkeit mit anderen Untersuchungen deutlich einfacher moglich ist.

3.5.2 Mechanische, quasi-statische Testmaschine

Jede Osteosyntheseplatte wird wahrend der Knochenheilung malgeblich durch drei verschiedene
Lastsituationen beansprucht. Dies sind Biegelasten, Torsionslasten und axiale Belastungen [6]. Eine
Uberlagerung von Biegelast sowie axialer Belastung wurden verwendet, um die Funktionalitat der
entwickelten Osteosyntheseplatten zu verifizieren. Wahrend der Phase der Lastaufbringung wurde der
Einfluss von mechanischer Belastung auf die Impedanz des Knochens gepriift. Damit soll neben der
Funktionsfahigkeit auch die gegenseitige Beeinflussung von mechanischer Belastung, gemessen von
dem DMS und der Impedanz, gemessen durch die Elektroden, untersucht werden. Die spezifischen
Belastungskurven werden im Abschnitt 3.8.4 erldutert. In diesem Abschnitt werden die Messkette
sowie die einzelnen Messinstrumente und die verwendete Software erldutert.

Die quasistatische Testmaschine fiir axiale Lasten und Biegelasten ist eine modifizierte Zwick Roell
1455 RetrolLine (Fa. ZwickRoell GmbH & Co. KG). Die Last wird aufgebracht, indem die Spindel die
untere Traverse aufwarts bzw. abwarts bewegt. Die Zwick Roell 1455 RetroLine wurde mit einem
Torsionsmotor und einer -steuerung erweitert, sodass sowohl axiale Lasten als auch Torsionslasten
aufgebracht werden kénnen. Die Testmaschine ist mit einer Wagezelle (Kraftsensor) vom Typ U2A (Fa.
HBM, Darmstadt), welcher axiale Lasten bis zu 20 kN detektieren kann, und einer Wegmessung
ausgestattet. Damit kdnnen Kraft-Weg Diagramme erzeugt werden. AuRerdem ist eine Schnittstelle
zum Einlesen von den Messdaten (Datenerfassungskarte), inklusive Analog-Digital-Wandler (AD-
Wandler), verbaut.

Das gesamte Messsystem fiir die Funktionsverifikation am Knochen ist als Blockschaltbild in der
nachfolgenden Grafik Abb. 47 dargestellt.
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Versuchsaufbau
Steuereinheit

Datenerfassungskarte
Messequipment & AD-Wandler
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Messwerte
Dehnmessstreifen

Messwert aufnehmen
Messverstérker A2

Steuert Teaschine
Verwertet & speichert Daten
Computer Station

Messobjekt

Messwerte
Elektroden
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Gamry Interface 1000F

Steuert Impedanzmessung
Verwertet & speichert Daten
Laptop

Abb. 47 Messsystem der Funktionstestung als Blockschaltbild. Griine Pfade stellen die Dateniibertragung dar.

Die Stiftleiste, welche mit allen Anschliissen zusammengel6tet in der Osteosyntheseplatte vergossen
wurde, wird mit einer Buchsenleiste verbunden. Zum AnschlieRen der Kabel wurde die Buchsenleiste
mit flexiblen Kabeln verl6tet, sodass keine mechanische Belastung auf die Verbindung einwirkt und die
Messkette auch bei Bewegung durch die Testmaschine stabil bleibt.

Diese Kabel wurden fiir die Verbindung zum Gamry Interface 1000E Uiber ein Anpressen der Kabel Giber
eine Schraube mit Bananensteckerbuchsen verbunden. Fir die DMS wurden WAGO-Klemmen
verwendet, welche mit weiteren flexiblen Kabeln an den Messverstarker angeschlossen wurden. Die
Verstarkung des Signals der DMS wurde auf 2000 eingestellt, die maximale Spannung auf 10 Volt.

Fir die Steuerung der Testmaschine wurde das Programm TestXpert Il (Fa. ZwickRoell GmbH & Co. KG)
genutzt. Dieses kann sowohl die Planung des Testablaufes durchfiihren, als auch die Messwerte fir die
DMS, die Kraft- und Wegmessung aufnehmen, auswerten und grafisch darstellen. Fiir eine erste
Uberpriifung der Messungen wurde diese Auswertung genutzt. Weitere Auswertungen dieser
Messwerte wurden in Microsoft Excel durchgefiihrt.
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3.6 Simulation FEM

Ziel einer Simulation ist es, eine Verdanderung durch Beeinflussung ausgewahlter Parameter anhand
eines abstrahierten Modelles zu bestimmen. Bei mechanischen Fragestellungen kdénnen fir einfache
Geometrien analytische Methoden zum Berechnen der Spannungen und Verformungen herangezogen
werden. Dies sind beispielsweise die Gleichgewichtsbedingungen zum Losen starrer Korper oder bei
der Bestimmung der Biegung die Differentialgleichung zur Beschreibung der Biegelinie. Dieser Ansatz
ist bei komplexen Geometrien impraktikabel, weshalb andere Losungswege gewdhlt werden. Zur
Simulation von komplexen mechanischen Problemen werden oftmals numerische Verfahren, wie z. B.
Finite-Elemente-Methoden (FEM), verwendet [164].

Flr eine FEM-Untersuchung wird die untersuchte Geometrie in viele kleine Elemente unterteilt. Dies
kénnen Linien-, Flachen- oder Volumenelemente sein. Die Verknlipfungen zwischen den Elementen
sind sog. Knoten. Jede Verbindung zwischen den Knoten wird mithilfe von Ansatzfunktionen
mechanisch definiert. Fiir Volumenelementen wird typischerweise der Tetraeder als Form gewadhlt.
Dabei sollte die Auflosung idealerweise so gewdahlt werden, dass eine Verdanderung der GroRRe keine
wesentlichen Anderungen der berechneten Werte, wie z. B. der Spannung, hervorruft. Dies kann mit
einer Konvergenzanalyse optimiert werden, welche die GroRe der Elemente immer weiter reduziert,
bis die Spannung konvergiert [164, 165].

Die Matrizen zum Beschreiben der Eigenschaften der Elemente werden zu einer Matrix des
Gesamtsystems der Mechanik zusammengefiigt. Daraus kdnnen die Knotenverschiebungen und -
verdrehungen unter duReren Einflissen berechnet werden. Aus diesen kann sekundar eine Kraft bzw.
ein Moment bestimmt werden, welche als Ergebnis durch das FEM-Programm ausgegeben werden
kénnen. Da das Verfahren numerisch ist, werden keine exakten Ergebnisse erreicht. Die Qualitat der
Ergebnisse, gemessen in der Genauigkeit, ist von der Definition des Modelles und der Vernetzung
wesentlich abhangig. Gute Modelle erreichen lediglich eine Abweichung von ca. 10 % [164-166].

FEM-Analysen sind ein gdngiges Mittel zum Beantworten biomechanischer Fragestellungen. Diese
werden mit verschiedenen Ansdtzen untersucht — von simplen geometrischen Abstraktionen bis zu
komplexen, CT-gescannten Mehrkorper-Modellen [72, 166].

Fir diese Untersuchungen wurde mit dem Programm , ANSYS Multiphysics” der Fa. ANSYS, Inc.
gearbeitet, welches fir unterschiedliche Anwendung weit verbreitet ist [167]. Dabei wurde das
»Mechanical Module” genutzt, in welches die CAD-Dateien der entwickelten Plattengeometrie
eingelesen wurden. Anschliefend wurden die Kontaktbedingungen zwischen den verklebten Bauteilen
auf ,Bonded” eingestellt. Den Elektroden wurde als Material Platin zugewiesen. Fir die Ummantelung
der an den Elektroden angeschlossenen Kabel und der Elektroden wurde PEEK gewahlt. Kupfer ist als
Material fur die Kabel und die Spule eines (zukilinftig geplanten) Chips Kupfer ausgesucht worden. Der
Verklebung, dem DMS und weiteren Chipkomponenten wurde als Material Epoxidharz zugewiesen.
Der Osteosyntheseplatte wurde einmal PEEK und einmal Titan (Grade 2) als Material zugeordnet.
Daher konnte zwischen zwei Fallen grundsatzlich unterschieden werden — einmal mit einer
Osteosyntheseplatte aus PEEK und das andere Mal aus Titan. Das Netz wurde programmgesteuert
erstellt, wobei mit Bezug auf die einzelnen Abschnitte der Osteosyntheseplatte selektiv die
ElementgroRe gestaltet wurde. Durch die programmgesteuerte Erstellung wird die GroBe der
Elemente adaptiv angepasst, d. h. kleinen Details werden die Elemente automatisch verkleinert, um
diese darstellen und iterativ berechnen zu konnen. Dabei wird dann von den festgelegten
ElementgroRen ausgegangen. Die ElementgréBe wurden wie folgt gewahlt: 0,3 mm fir die
Osteosyntheseplatte, 0,05 mm fir das Epoxidharz, 0,03 mm fir die Kupferlackkabel, die Elektronik
inklusive des DMS und die PEEK-Ummantelung der Elektroden sowie 0,1 mm fiir die Platinelektroden
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und den Kupferdraht, welcher in der PEEK-Ummantelung zu den angeschlossenen Drahten verlauft.
Als Referenztemperatur wurde fiir jede Simulation jeweils 37 °C (Korpertemperatur) gewahlt, da dies
am ehesten den Bedingungen der realen Anwendung entspricht. Dies hat Einfluss auf die
mechanischen Kennwerte der Materialien. Da nicht fir jede Temperatur ein exakter Kennwert
vorhanden ist, wird dieser anhand der Temperatur automatisch approximiert. Kleine Unterschiede zu
experimentellen Daten, welche bei Zimmertemperatur gewonnen werden, sind somit zu erwarten.

Die Materialien werden in der Datenbank von ANSYS Multiphysics bereits mit Eigenschaften wie den
mechanischen Kennwerten zu Verfligung gestellt. Damit eine Vergleichbarkeit zu anderen
Simulationen erméglicht wird, werden in der nachfolgenden Tabelle 8 die beeinflussenden Kennwerte
bei einer Temperatur von 37 °C dargestellt. Kleine Anderungen dieser Werte in realen Anwendungen
wiirden zu proportionalen Verschiebungen der Ergebnisse fiihre, solange das Verhaltnis zwischen den
mechanischen Kennwerten der verwendeten Materialien dhnlich bleibt.

Tabelle 8 Mechanische Kennwerte fiir die FEM Simulation bei 37 °C [168]

Mechanische PEEK Titan Epoxidharz Kupfer Platin
Kennwerte (Grade 2)

E-Modul 3,78 GPa 102 GPa 3,78 GPa 125 GPa 170 GPa
Schubmodul 1,35 GPa 37,5 GPa 1,4 GPa 46,5 GPa 61,2 GPa
Kompressionsmodul | 6,3 GPa 121 GPa 4,2 GPa 134 GPa 257 GPa
Querkontraktionszahl | 0,4 0,36 0,35 0,345 0,4
Streckgrenze 90,9 MPa 315 MPa 54,6 MPa 33,5 MPa 22,1 MPa

Beim Abgleich mit anderen Quellen fir mechanische Kennwerte sind leichte Abweichungen erkennbar,
weshalb die explizite Angabe der Werte fiir die Reproduzierbarkeit wichtig ist. Beispielsweise wird im
technischen Datenblatt vom PEEK (s. 11.1) eine Zugfestigkeit (E-Modul) von 4,21 GPa und eine
Streckgrenze von 110 MPa (s. 11.1 Datenblatt PEEK Fa. Konig) genannt und im Handbuch
Maschinenbau [32] findet sich eine von der Tabelle abweichende Querkontraktionszahl von 0,36 fir
Epoxidharz und 0,34 fiur Kupfer. Solche Abweichungen sind zwischen verschiedenen Quellen
beobachtbar, weshalb hier mit den Kennwerten aus der Datenbank von ANSYS Multiphysics gearbeitet
wird.

Neben der Prifung zweier unterschiedlicher Materialien (Titan und PEEK) wurden als weitere Faktoren
die Bestandteile des Prototyps der Osteosyntheseplatte variiert. Es wurde zum einen die Verkapselung
mit der enthaltenen Elektronik (s. Abb. 49), zum anderen die gesamte Verkapselung mit Elektronik
inklusive der zugehdrigen Nuten und Ausfrasung entfernt (s. Abb. 50). Des Weiteren wurden zwischen
verschiedenen Belastungen unterschieden: Biegebelastung (s. Abb. 48), Torsionsbelastung (s. Abb. 49),
Axialbelastung (s. Abb. 50) sowie einer Kombination dieser drei Belastungen. Durch diese Variationen
sind insgesamt 24 verschiedene Simulationen erstellt und berechnet worden.
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Abb. 48 PEEK-Platte mit der Elektronik inkl. der Elektroden in der FEM-Simulation. A: Einbringung der Biegebelastung; B:
Feste Einspannung

Abb. 49 PEEK-Platte ohne Elektronik in der FEM-Simulation. A: Einbringung der axialen Last; B: Feste Einspannung

Abb. 50 PEEK-Platte ohne Nut in der FEM-Simulation. A: Einbringung der Torsionslast; B: Feste Einspannung
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Damit die Simulation nicht durch komplexe Kontaktbedingungen beeinflusst werden, wurden die
Schrauben sowie die zugehorigen Gewinde in der Simulation nicht betrachtet. Die Last wurde in einem
Worst-Case-Szenario eingebracht, um alle Belastungsfille mit einem Maximum der moglichen
auftretenden Spannung und Verformungen zu betrachten. Dieses Worst-Case-Szenario besteht aus
Einspannung und Lasteinbringung an den Gewindebereichen der duBersten Schrauben. Es wurde
daher eine feste Einspannung an dem Gewindebereich der duRersten Schraube zu der Elektronik hin
ausgerichtet, simuliert und die Last an dem Gewindebereich der duRersten Schraube auf der anderen
Seite aufgebracht, wie in den drei Abbildungen erkennbar ist.

Hohe Verformungen, insbesondere zwischen verschiedenen Bauteilen, konnen zu Kontaktproblemen
in Simulationen fiihren, weshalb diese dann oftmals nicht I6sbar sind bzw. nicht konvergieren. Da die
Last im linear-elastischen Bereich (unterhalb der Streckgrenze) als einfacher, linearer Faktor die
Spannungen und Verformungen (s. 2.1.1) verdndert, wurde hier ein kleiner Wert von 50 Newton
gewahlt, damit alle Simulationen durch iterative Berechnungen ein Ergebnis erreichen. Dies entspricht
ca. einem Viertel der typischerweise als Teilbelastung unteren Extremitdten zugelassenen Last von
20 kg einige Wochen nach der Behandlung. Eine Ubersicht, ab wann durchschnittlich eine Teillast von
20 kg aufgebracht werden sollte, findet sich in [169].
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3.7 Simulation Ersatzschaltbild

Ersatzschaltbilder werden genutzt, um das Verhalten eines realen Systems als Schaltbild bestehend
aus elektrischen Bauteilen. Daraus sollen neue Erkenntnisse (iber das untersuchte System gewonnen
werden. Die typischen elektrischen Bauteile, elektrischer Widerstand, Spule und Kondensator, werden
in Abschnitt 2.2.2 ausfiihrlich erlautert. Mit Hilfe von der Software LTspice wurde ein Schaltkreis
simuliert, welcher die physikalischen Effekte der Messungen als elektrische Elemente (Widerstand,
Kondensator) darstellen sollte. Auf komplexere Elemente wie z. B. CPE (engl.: constant phase element),
welche in einer Parallelschaltung mit einem elektrischen Widerstand auch fiir die Darstellung der EDL
genutzt werden konnen [41], wurde verzichtet. Der Verzicht von CPE-Elementen kann ohne gréRere
Abweichung umgesetzt werden, da die EDL aufgrund der Vierleiteranordnung keinen wesentlichen
Einfluss auf die Messergebnisse hat (s. 2.3.3.3). Es wurde anstelle der Parallelschaltung von CPE-
Element und elektrischen Widerstand fir den Elektrodeniibergang ein parallel-geschaltetes RC-
Element (elektrischer Widerstand (R) und Kapazitdt (C)) genutzt. Diese Kombination von Elementen
wird in der Literatur auch oft fiir biologische Systeme genutzt [12, 41, 97, 98] wie z. B. heilendes
Knochengewebe [12], weshalb in dem Ersatzschaltbild alle realen Komponenten (Knochenmark, Blut,
etc.) durch RC-Elemente dargestellt wurden. Der Aufbau eines so aufgebauten Ersatzschaltbildes ist in
der Abb. 102 dargestellt. Die Spannungsquelle ist als Wechselstrom mit einer Signalamplitude von
50 mV eingestellt. Die Bereiche, an welchen die Messelektroden anliegende Spannung messen, sind
gekennzeichnet.

Das Eingangssignal wurde Uber den Frequenzbereich von 0,1 Hz bis 1 MHz logarithmisch gesweept.
Dabei wurden jeweils 10 Messpunkte pro Zehnerpotenz ermittelt, was aquivalent zu den Messungen
ist. Als Messsignal wurde die Impedanz ermittelt, indem folgender Term gemessen wurde:
»(V(messelektrodel)+V(messelektrode2))/(I(R-knochenmark-ab2)+I(C-knochenmark-ab2))“. Dies
entspricht den summierten Spannungen an den Messelektroden (dquivalent gemessen zum realen
Messaufbau) und den Stromen, welche durch den Knochen flieBen. Aus den simulierten Daten von
LTSpice wurden .txt-Dateien erzeugt, welche die absolute Impedanz in dBQ und die
Phasenverschiebung in ° und die Frequenz in Hz enthalten. Diese wurden in Microsoft Excel
aufbereitet, um mit dem Programm MATLAB (Fa. MathWorks) zusammen mit den Messdaten
verarbeitet werden zu kénnen. Daflir wurde auch aus der folgenden Formel (49) die Formel (52) zur
Berechnung abgeleitet:

U
abs(Z) [dBQ2]
abs(Z)[R] =10~ 20 (50)

Diese Werte wurden nach der Bearbeitung in ein .dta-Datenformat Uberfiihrt, um im Anschluss
gemeinsam mit den Messwerten ausgegeben werden zu kénnen.
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3.8 Durchfihrung der Experimente

Es gibt eine grofle Bandbreite von moglichen Testobjekten und diese haben einen signifikanten Einfluss
auf die Messergebnisse. Daher soll im Folgenden eine Ubersicht iiber mégliche Testkdrper dargestellt
werden. Zuerst wird in diesem Kapitel die genutzte Einspannung der Testobjekte fiir die Messungen
der Impedanz beschrieben. AnschlieBend werden die Testobjekte, welche genutzt wurden, dargestellt
und es wird eine Begrindung fir die Auswahl gegeben. AnschlieBend werden die
Einstellungsparameter und duReren Umstdnde fir die Testdurchfilhrungen in den letzten beiden
Abschnitten des Kapitels detailliert erldutert.

3.8.1 Messaufbau - Impedanzmessungen

An die Halterung fiir die Impedanzmessungen am Knochen werden mehrere Anforderungen gestellt,
welche mit einem selbstgebauten Teststand aus zusammengeschweillten Rechteckprofilen umgesetzt
wurden. Die technische Zeichnung des Teststandes mit den genauen AbmaRen ist in Abb. 51, ein Foto
sowie eine isometrische Ansicht in Abb. 52 dargestellt. Zum einen muss dieser Teststand flexibel
anpassbar an die GrofRe der Knochen sein. Bei langen R6hrenknochen bedeutet dies eine veranderbare
Lange. Hierfiir wurden zwei aufeinander angepasste Rechteckprofile verwendet, sodass das dulRere
Profil eine Flihrung fiir das innere Profil erzeugt. Das Spiel von einem Millimeter wurde dabei moglichst
klein gewahlt, damit seitliche Bewegungen, welche zu ungewollten Scherungen im Knochen(-spalt)
fihren, minimiert werden. Aullerdem muss der Stand stabil sein, da kleine Bewegungen bei den
Messungen bereits Verdanderungen in den Ergebnissen hervorrufen. Daher wurde sich fir eine H-
Struktur entschieden und die Breite der Tragerbeine moglichst grolR gewahlt. Auerdem wurde zur
Sicherstellung einer hohen Steifigkeit die Halterung aus Rechteckrohren mit Dicken von 2 mm gebaut,
welche sowohl den vorgesehenen Biege- als auch Torsionsbelastungen standhalten. Eine weitere
Anforderung ist die Passung in einen Auffangbehalter. Dieser ist notwendig, damit Knochen, Fleisch
und Blut bei den Testungen nicht die Umgebung verschmutzt oder die Elektronik beschadigt. Der
Auffangbehalter hat die maximalen AufRenmaBe des Aufbaues vorgegeben. Aufgrund der
Stabilitatsanforderung und der Passungsanforderung wurde als Breite die maximale innere Breite des
Auffangbehalters von 355 mm gewahlt. Damit die Halterung nicht durch externe Medien beeinflusst
wird, bspw. durch Rosten, wurde Edelstahl als Material verwendet.
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Abb. 51 Technische Zeichnung der Halterung fiir Knochen als Teststand fiir die Impedanzmessungen. Alle Angaben sind im
Millimeter.
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Abb. 52 Darstellungen der Halterung. Links: Foto; Rechts: Isometrische Ansicht

Es wurden zum Halten der Knochen Schrauben mit einem Durchmesser von 10 mm gewahlt, um der
Anforderung an die Steifigkeit der gesamten Halterung gerecht zu werden. Zum Priifen, ob samtliche
spater ausgewdhlte Knochen in die Halterung passen und zum Testen der Stabilitdt des Aufbaues
wurde ein getrockneter Rinderknochen mit einem Gewicht von ca. 3 kg genutzt. Knochen vom Rind
besitzen im Gegensatz zu menschlichen Knochen eine héhere Dichte [86], weshalb diese ein
entsprechend hohes Gewicht zur Testung der Stabilitdt mitbringen. Der Rinderknochen zeigte in der
Einspannung auch beim Durchtrennen eine ausreichende Stabilitat, obwohl Verspannungen durch den
Prozess des Befestigens mit den Schrauben auftraten. Dies hat zur Folge, dass es beim Durchsagen zum
In-vitro-Simulieren eines Bruches zum leichten Versatz von den Knochenenden kommt. Zum
Minimieren des Versatzes wurde der Prozess des Vorbohrens fir die zweite M10-Schrauben durch das
vorgesehene Schraubenloch der Halterung nach einseitiger Befestigung durchgefihrt.

Abb. 53 Getrockneter Rinderknochen (Trocknung: ca. 120 °C iiber 10 Stunden, finales Gewicht: ca. 3 kg) — Links: Befestigt in
der Halterung; Rechts: Versatz zwischen den Knochen durch Verspannungen beim Einbringen

3.8.2 Testobjekt Knochen

Es gibt verschiedene Tierarten, welche zur In-vivo-Testung von Knochenimplantaten infrage kommen.
Dies sind Kaninchen, Schweine, Hunde, Ziegen und Schafe. Ratten sind zwar eine der meistgenutzten
Tierart fur In-vivo-Studien, diese bietet sich fiir Untersuchungen am Knochen allerdings aufgrund der
GroRe der Knochen und groRRer Unterschiede zwischen menschlichen Knochen und Rattenknochen
nicht an [115]. An den anderen genannten Arten wurde sich daher orientiert, um einen geeigneten
Knochen fir die In-vitro-Testungen auszuwahlen.

Fir Studien in Bezug auf Knochenbriiche sind Schweineknochen die bevorzugten Testobjekte.
Beziiglich der Knochendichte entsprechen Schweine- und Hundeknochen am starksten dem
menschlichen Knochen. Hunde- und Schweineknochen haben auch in der Zusammensetzung die
héchste Ahnlichkeit zu menschlichen Knochen. Allerdings unterscheiden sich Hundeknochen in ihrer
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Mikrostruktur deutlicher als Schweineknochen im Vergleich mit menschlichen Knochen. AuBerdem
wird die Nutzung von Hunden aufgrund ihrer Rolle als Haustier als ethisch fragwiirdig eingestuft. Im
Hinblick auf die Anatomie, Morphologie, Heilung und Knochenumbau wird das Schwein als sehr
reprasentativ flir menschlichen Knochen angesehen. Als eine zusatzliche Gemeinsamkeit wird der
Querschnittsdurchmesser und die -flache des Femurs genannt. Schweine haben jedoch eine dichtere
trabekulare Knochenstruktur. Von den oben aufgezahlten Tierarten unterscheiden sich die Knochen
von Kaninchen am starksten von den menschlichen Knochen. Als dhnlichstes Modell zu menschlichen
Knochen werden nicht-humane Primatenknochen gezahlt, welche allerdings aufgrund von ethischer
Abwadgung als Testobjekte oftmals nicht gewahlt werden [115].

Aufgrund der oben genannten Abwéagungen und der einfachen Verfligbarkeit wurde sich als Testobjekt
fir einen Femur vom Schwein entschieden.

Ein weiterer wesentlicher Einflussfaktor auf die Messergebnisse ist neben der Wahl des Knochens die
Bearbeitung und Lagerung des Knochens. Erhitzung, zum Beispiel hervorgerufen durch eine
Bearbeitung mit maschinellen Sagen, kann zur Beschadigung der organischen Bestandteile der Proben
fihren. Die Bearbeitung kann auch zum VerschlieRen der Havers-Kanale fihren, was die elektrische
Leitfahigkeit senken kann [66]. Aufgrund dessen wurde darauf geachtet, durch die Bearbeitung
moglichst wenig Veranderungen, z. B. durch Hitzeeintrag, zu erzeugen — zum Beispiel durch die
manuelle Nutzung einer Sage beim Trennprozess.

Die Lagerung von Knochen im offenen Raum fiihrt zu einer Verringerung der Feuchtigkeit bis hin zum
Austrocknen, was die Impedanz der Knochen verdandert. Dass der Testzeitpunkt auch aufgrund von
anderen Faktoren einen merklichen Einfluss auf die Impedanz haben kann, wurde bereits in 2.4.2
erldutert. Es gibt drei verschiedene, etablierte Arten der Konservierung von Knochenproben: die
Fixation in Formalin, die Fixation in Alkohol oder das Einfrieren der Proben. Als weitere Alternative fir
die Lagerung kdnnen auch Pufferlosungen fiir Zellkulturen zum Einlegen genutzt werden. Diese haben
ein physiologisches pH-Niveau und bestehen aus verschiedenen Salzen und Glukose, welche Zellen in
der richtigen Kombination nicht schadigen. Der Einfluss auf die Impedanz von Knochen durch eine
Fixation in Formalin sowie der Einfluss der Zeit innerhalb den ersten Stunden nach dem Tode des Tieres
bei einer guten Lagerung ist in der nachfolgenden Abb. 54 dargestellt [66, 170].

Aufgrund des unbekannten Einflusses von Kontamination auf die gemessene Impedanz wurde sich fur
das Einfrieren und eine Lagerung bei ca. -20 °C entschieden. Fir die Transportwege zwischen dem
Abholort und dem Testlabor wurden die Knochen luftdicht verpackt, um einer moglichen Verringerung
der Feuchtigkeit entgegenzuwirken. Aulerdem wurden mit Hilfe von Kiihlpacks und einer Kiihltasche
die Knochen moglichst kalt gelagert.

Um In-vivo-Zustand zu erhalten, sollten die elektrischen Eigenschaften innerhalb einiger Tage bei einer
Lagerung in Pufferldsung gemessen werden. Aullerdem missen zum Erreichen dieses Ziels die
Knochen ihre Feuchtigkeit durchgangig erhalten, da eine nachtrégliche Befeuchtung u. U. nicht den
gesamten Knochen, sondern nur die dulReren Bereiche erreicht [66, 86]. Daher wurde versucht Gber
den Transport, die Lagerung und die Vorbereitung fiir die Experimente die Austrocknung moglichst
gering zu halten.
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Abb. 54 Elektrische Leitfdhigkeit von Rattenknochen in einer Pufferlésung "Hank's Balanced Salt Solution “HBSS)" bei 37 °C
gemessen in radialer Richtung durch den Knochen, angepasst nach [170]

Da die Temperatur einen Einfluss auf die Impedanz hat (s. 2.2.2), wurde versucht diese ohne
Austrocknung auf eine Kérpertemperatur von 37 °C zu erwarmen. Daflir wurde der Schweineknochen
luftdichtverpackt aufgetaut. AnschlieRend wurden diese mit Frischhaltefolie umwickelt, um
Austrocknung zu vermeiden, und im Ofen fiir 15 min bei 37 °C gelagert. Durch die Messung bei
Raumtemperatur kam es im Zuge der Messungen zu Auskihlung und Austrocknung der Proben Uber
den zeitlichen Verlauf der Messung. Dies sollte bei der Analyse der Ergebnisse beachtet werden.

3.8.3 Voruntersuchungen und In-vitro-Messungen der simulierten Fraktur

Die Testung der Knochen sowie die Vorbereitung und Lagerung wurde nach einem Protokoll
durchgefiihrt, um die Wiederholbarkeit der Experimente und Vergleichbarkeit der Ergebnisse
sicherzustellen. Dabei wurden aufgrund der unterschiedlichen Ziele der Experimente sowie der
verschiedenen Entwicklungsstadien des Prototyps zwischen verschiedenen Messungen leichte
Veranderungen vorgenommen. Das Vorgehen sowie eventuelle Abweichungen werden nachfolgend
beschrieben.

Das Gamry Interface 1000E wurde mindestens eine Stunde vor den Versuchen gestartet, damit
Veranderungen, welche durch Erwdarmen des Gerates auftreten kdnnen, ausgeschlossen werden. Vor
jedem Experiment wurde das System kalibriert, um mogliche systematische Fehler durch den
Messaufbau zu minimieren. Hierflir wurde die sog. Dummy Cell von der Fa. Gamry Instruments Inc.,
eine Schaltung mit bekannten elektrischen Widerstdanden und Kondensatoren, auf einer Platine mit
groRen Anschliissen, an die vorgesehenen Kabel des Gamry Interfaces 1000E angeschlossen, wie dies
in Abb. 55 dargestellt wird. Die Impedanz der Dummy Cell wurde im Anschluss gemessen. Die
gemessenen Werte wurden mit den bekannten Sollwerten abgeglichen und diese bei Abweichung mit
einem Faktor angeglichen. Zum AnschlieSen der Dummy Cell sind die vorgesehenen Krokodilklemmen,
welche in den Voruntersuchungen und Langzeitmessungen verwendet wurden, ausgewdhlt worden.
Die spater verwendete Buchsenleiste konnte nicht an die Kontakte angeschlossen werden. Der Vorteil
der verwendeten Buchsenleiste ist, dass diese zur im Implantat verbauten Stiftleiste eine mechanisch
und elektrisch stabile Verbindung herstellt, auch wenn leichte Unterschiede beim elektrischen
Widerstand zu erwarten sind. Aufgrund der stabilen Verbindung wird das System weniger
fehleranfallig, da Bewegungen des Anschlusses und damit einhergehende Verdanderungen der
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Anschlussimpedanz reduziert werden. Aullerdem wird so eine hohere Vergleichbarkeit zwischen den
Ergebnissen erzeugt, da die stabile Verbindung einen wiederholbaren Anschlussprozess ermoglicht.

Abb. 55 Kalibrieren des Gamry Interface 1000E: Links: Anschluss an die Dummy Cell mit Hilfe von Krokodilklemmen; Rechts:
Abgeschirmte Kalibrierungsmessung innerhalb eines Faraday 'schen Kdfigs.

Die Knochen wurden jeweils zum friihestmoglichen Zeitpunkt, einen Tag nach der Schlachtung,
erworben. Vorher wurden diese gekihlt gelagert. Nach Erwerb wurden die Knochen in einer
luftdichten Verpackung gekiihlt, bis diese in dem Labor in einer Tiefkihltruhe eingelagert werden
konnten. Als erster Schritt zur Vorbereitung der Experimente wurden die Knochen in den Teststand (s.
3.8.1) mit Hilfe von den M10-Schrauben beidseitig eingespannt. Dabei wurde darauf geachtet die
mechanischen Verspannungen moglichst gering zu halten. Hierflir wurde nach dem Einbringen der
ersten M10-Schraube die Lange des Teststandes flexibel an die Knochenlange angepasst und arretiert.
Die Vorbohrung fiir die zweite M10-Schraube konnte daher durch die Bohrung im Teststand gefiihrt
werden. Der nachfolgende Prozess des Auftauens und Erwarmens der Testobjekte auf 37 °C wurde im
vorangegangenen Abschnitt erldutert. AnschlieBend wurden die Knochen wieder im Teststand
befestigt. Zum Einbringen der Elektroden wurden die Bohrungen mit Hilfe einer Schablone an dem
Knochen ausgerichtet, wie dies in Abb. 56 zuerkennen ist. Dies ist notwendig, da die instrumentierten
Knochenplatten (s. 4.1.2) mit den ausstehenden Elektroden ansonsten nicht auf dem Knochen
positioniert werden kénnen.
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Abb. 56 Bohrungen fiir die Elektroden: Links: Positionierung der Bohrung mit Hilfe einer alten Version der instrumentierten
Platte als Vorlage; Rechts: Bohrungen mit einem 1,75 mm Bohrer, um das Einbringen der Elektroden in den Knochen zu
erméglichen

Nach der Vorbereitung der Testobjekte wurden folgende Experimente durchgefiihrt:

1. Voruntersuchungen und Langzeitmessungen im Knochen,

2. Untersuchungen mit dem Prototyp zum Messen der Impedanz anhand einer
In-vitro-Darstellung einer Fraktur,

3. Messungen unter Belastung am gesunden Knochen.

In den Voruntersuchungen und Langzeitexperimenten wurde eine Entwicklungsvariante des Prototyps
mit verchromtem Kupferdraht statt Platindraht als Elektrode verwendet. Dies ist in der Abb. 57
dargestellt. Die Voruntersuchungen wurden gemacht, um die Machbarkeit der Unterscheidung der
Heilungsphasen anhand der Impedanz mit dem entwickelten Prototyp nachzuweisen. Zusatzlich
wurden beeinflussende Faktoren, wie z. B. die Zeit (Langzeitmessungen), untersucht, um daraus
Erkenntnisse fiir die Vorbereitung und Durchfiihrung von weiteren Messungen zu gewinnen. Es
wurden neben der Zeit auch verschiedene Femur vom Schwein untersucht. Diese wurden teilweise
durchgesdgt, um eine Fraktur zu simulieren. Beeinflussende Faktoren der simulierten Fraktur, welche
in den Voruntersuchungen verandert wurden, sind die Spaltbreite, die Eingangsamplitude und die
Gewebetypen in dem Knochenspalt (Blut, Knorpel und Bindegewebe aus dem Kreuzband).

Da bei den Langzeitexperimenten lediglich die zeitliche Varianz der Knochenimpedanz beobachtet
werden sollte und somit ein relativer Zielwert, ist die Anderung des elektrischen Widerstands durch
die Verwendung abweichender Elektroden im Vergleich zu den anderen Experimenten sekundar.

Abb. 57 Entwicklungsschritt zum Prototyp angebracht am Femur eines Schweines zum Messen der Verdnderung der
Impedanz tiber einen Idngeren Zeitraum (Langzeitmessungen)

Die Untersuchungen der Impedanz zur In-vitro-Darstellung der Frakturheilung beinhalten Messungen
an einem unveranderten und an einem durchgesagten Knochen. Eine beispielhafte Anbringung des
Prototyps findet sich in Abb. 58. Es wurde sich bei der In-vitro-Darstellung der Frakturheilung an den
Stadien der sekundéaren Frakturheilung (s. Abb. 29) orientiert. Der Knochen wurde mit einer Handsage
durchtrennt, sodass am oberen Ende ein kleiner Bereich der Kortikalis erhalten bleibt. Dies fuhrte dazu,
dass keine Bewegung zwischen den Knochenenden entstand. Durch die Schrauben im Knochen konnte
dieser Effekt verstarkt werden. Der Abstand zwischen den Knochenenden mal ca. 2 mm.

Abb. 58 Anbringung der Platte mittels der Elektroden und Bohrungen fiir Schrauben
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Das Abdichten des Knochenspalts hat sich aufgrund der feuchten Oberflache des Knochens als komplex
erwiesen, da keine Klebestreifen auf dem Gewebe haften konnten. Daher wurde der Spalt fest mit
Frischhaltefolie umwickelt. Die Frischhaltefolie wurde im Anschluss an den Enden mit Klebestreifen
abgedichtet. Die Klebestreifen wurden an dem Prototyp befestigt, sodass das Blut im Spalt nicht an
den Randern der Frischhaltefolie entweichen konnte. Das Blut wurde mithilfe einer Spritze von oben
durch die Frischhaltefolie eingebracht. Die beiden inneren Schrauben wurden fiir die Messungen
angebracht, damit deren Einfluss auf die Messergebnisse betrachtet werden konnte.

Der Knochenspalt wurde nach dem Befiillen mit dem Blut (simuliertes Himatom) mit Knorpel
aufgefullt. Dieser wurde mit Hilfe eines Skalpells von den Gelenkflachen gewonnen und wahrend der
vorherigen Experimente in feuchtes Papier gewickelt, um den Knorpel vor Austrocknung zu schiitzen.
Um Abweichung zwischen den Ergebnissen aufgrund von individuellen Merkmalen des Knochens
auszuschlieflen, wurde fiir diese Experimente der gleiche Knochen verwendet.

Abb. 59 Gelenkfldche mit Knorpel (links) und aufgeschnittener Knochen in der Halterung mit Ansicht des eingeklemmten
Knorpels (rechts)

Als Startfrequenz fir die Messungen wurden immer die hohere Frequenz ausgewahlt und diese
anschlieRend verringert, bis die Zielfrequenz erreicht wurde. Andernfalls konnte eine ausgerichtete
Polarisation, welche sich durch hohe Frequenzen nicht mehr auflésen kann, die Messungen
beeinflussen. Pro Frequenz-Dekade wurden zehn Messpunkte ermittelt, welche in der Auswertung der
Ergebnisse dargestellt werden.

3.8.4 Verifizierung der Funktionsfahigkeit des entwickelten Implantats

Nach der Beschreibung des Testablaufes fiir die Vorversuche und fir die In-vitro-Messungen der
simulierten Fraktur sowie den Messaufbau fiir die Funktionstestung (s. 3.5.2) wird in diesem Abschnitt
auf die Durchfiihrung der Versuche zur Verifizierung eingegangen. Die Messungen unter Belastung am
gesunden Knochen sollen einerseits die symbiotischen Effekte durch die Kopplung der Messung,
Veranderung der mechanischen Steifigkeit und Veranderung der elektrischen Impedanz zum Nachweis
der Knochenheilung aufzeigen. Andererseits soll der Einfluss der mechanischen Belastung des
Knochens auf die Impedanz bestimmt werden. Des Weiteren wird die Versteifung durch die
Einspannung der Platte und deren mechanischen Eigenschaften getestet. Hierfiir wurde ein
Testaufbau innerhalb der statischen und dynamischen Testmaschine genutzt.

Im Umgang mit den Knochen wurde sich nach dem bewahrten Vorgehen (s. 3.8.3) bzgl. Einkauf und
Lagerungen gerichtet. Mindestens eine Stunde vor Messbeginn wurde das Gamry Interface 1000E
eingeschaltet. Vor der Einbringung der Elektroden in den Knochen wurden diese mit Alkohol gereinigt.
Im Anschluss wurden die Knochen vorgebohrt (s. Abb. 56) und die Osteosyntheseplatte mit den
selbstschneidenden Schrauben (M6 x 50mm - DIN 7516 Form A - PH - verzinkt) winkelstabil mit dem
Knochen verbunden. Nachdem Befestigen der Osteosyntheseplatten konnte die untere Kondyle des
Knochens mit dem Vergusspolymer Technovit 4006 (Kulzer, Wehrheim, DE) eingegossen werden, um
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eine starre Verbindung sicherzustellen. Der Femur vom Schwein wurde vorher moglichst senkrecht
aufgestellt, sodass das Huftgelenk als Belastungsflache dienen kann.

Zur Verifizierung der Funktionsfahigkeit wurden verschiedene Testungen unter axialer Druckbelastung
und Biegebelastung mit sowohl der Osteosyntheseplatte aus Titan als auch mit der
Osteosyntheseplatte aus PEEK durchgefliihrt. Zum Aufbringen einer Last wurde eine kugelformig-
ausgehohlte Vorrichtung genutzt, welche Torsionsfreiheit bei den Messungen sicherstellt.

Abb. 60 Eingespannte Osteosyntheseplatte aus PEEK in der Testmaschine

Es wurden fir die Messungen mit beiden Osteosyntheseplatten (PEEK & Titan) jeweils dieselben
Knochen genutzt, um eine héhere Vergleichbarkeit zu erreichen. Zwei Knochen wurden getestet, ein
Nicht-frakturierter und ein Frakturierter. Dabei wurden die gleichen Testungen mit beiden Knochen
durchgefiihrt. Der Knochenspalt beim frakturierten Knochen betrug 1 mm und wurde mit Knorpel der
Gelenkflachen aufgefiillt (s. Abb. 61), sodass weiterhin eine Impedanz messbar war. Durch die
Belastung wurde dieser in das Knochenmark der Diaphyse eingedriickt.

Abb. 61 Knochenspalt mit Knorpel aufgefiillt

Jede Messung wurde, wenn es nicht explizit anders beschrieben wird, jeweils dreifach durchgefiihrt,
um eine Konstanz der Messungen zu priifen. AuBerdem kdnnen damit zufallige Fehler ausgeglichen
werden (s. 2.3.3.3). Es wurde bei den hohen Frequenzen gestartet und bei den niedrigen Frequenzen
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geendet. Der Messbereich wurde von 0,1 MHz-0,1 Hz mit jeweils 10 Messpunkten pro Dekade
festgelegt. Es wurden folgende Testungen durchgefiihrt:

Testung mit leitfahiger Losung (12880 uS/cm)
Testungen an nicht-frakturierten und frakturierten Knochen mit einer axialen Kraft:

1. Impedanzmessung ohne Belastung

2. Impedanzmessung mit jeweils 50, 100, 150, 200, 250 N durchgéngiger Belastung (nur mit
Osteosyntheseplatte aus Titan flr den nicht-frakturierten Knochen und einfacher
Durchfiihrung)

3. Impedanzmessung mit durchgangig 250 N Belastung

4. Impedanzmessung wahrend einer ansteigenden und abfallenden Belastung von O N auf
250 N (Anstieg/Abstieg der Belastung: 1,19 N/s = 7 min Gesamtzeit fir Anstieg und Abfall,
was ca. einer Messung des untersuchten Frequenzspektrums bedeutet).
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4 Ergebnisse & Diskussion

Im ersten Kapitel dieses Abschnittes wird der entwickelte Prototyp, die Osteosyntheseplatte,
vorgestellt. Dies beinhaltet sowohl die Anforderung, die Umsetzung als auch die Eigenschaften der
Platte. In einem Zwischenfazit werden die Ergebnisse des ersten Abschnittes zusammengefasst,
diskutiert und erlautert. Im Anschluss werden die Messergebnisse, die mit den Prototypen generiert
werden konnten, vorgestellt und analysiert. Dieser Abschnitt setzt sich in erster Linie mit den
In-vitro-Messungen eines Frakturmodelles, deren Simulation als elektrisches Ersatzschaltbild und der
Verifikation der Funktionsfahigkeit der entwickelten Osteosyntheseplatten auseinander. Auch dieser
Abschnitt wird mit einem Zwischenfazit und einer Diskussion der Ergebnisse vervollstdndigt.
AbschlieBend beschéftigt sich das letzte Kapitel mit Moglichkeiten in der Forschung ein Prototyp zum
Einsatz im menschlichen Kérper zu entwickeln und zeigt mogliche regulatorische Pfade auf. Dabei wird
eine regulative Strategie am Beispiel fir die entwickelten Osteosyntheseplatte fiir einen moglichen
Zulassungsprozess sowie der dazugehdrigen notwendigen Dokumente entwickelt und dargestellt.

4.1 Entwicklung Plattengeometrie

Das Ziel der Entwicklung der Plattengeometrie ist eine moglichst realitdtsnahe, generische
Osteosyntheseplatte zu designen, welche fiir viele Anwendungen lediglich in den Parametern Lange,
Breite und Dicke angepasst werden muss, um eine groRe Anzahl an Anwendungsfallen abzudecken.
Dabei ist ein Hauptaugenmerk die zukiinftige Anwendbarkeit des Systems. Zusatzlich ist die
Realisierbarkeit der beiden angewendeten Messprinzipien, DMS und EIS, fiur die Anwendung zu
beachten. 2019 traten Frakturen in Deutschland am o6ftesten an langen Réhrenknochen auf [2].
Aufgrund der beschriebenen Ziele wurde sich daher fiir eine generische Schaftplatte zur Behandlung
von diaphysaren Frakturen entschieden. Ein weiterer Vorteil ist die biomechanische
Belastungssituation im Schaftbereich. Die Belastung entsteht hauptsachlich durch Biegung quer zur
Schaftrichtung und axiale Stauchung langs zur Schaftrichtung. Die Form der Osteosyntheseplatten fir
diaphysdre Frakturen sind sich daher dhnlich. Auerdem sind somit Dehnungsmessungen mit nur
einem DMS leichter interpretierbar. Auch die Messung mittels EIS ist (iber eine einfache, gerade oder
schrage Schaftfraktur mit jeweils der gleichen Anordnung der Elektroden messbar, womit einige der
Ziele durch diese Auswahl bereits erfillt werden.

4.1.1 Anforderungen Osteosyntheseplatte

Aus den beschriebenen Zielen und der Auswahl des Anwendungsbereiches lassen sich einige
Anforderung an die Osteosyntheseplatten ableiten. Um eine realitdtsnahe Plattengeometrie zu
entwickeln, wurde sich an den modernen Grundsdtzen der Osteosyntheseplatten, biologischer
Osteosynthese und der Winkelstabilitdt, orientiert (s. 2.5). Das bedeutet, dass eine Anforderung die
moglichst weitreichende Schonung des umliegenden (Weichteil-)Gewebes ist und dass die Schrauben
mit der Osteosyntheseplatte mechanisch fest verbunden sein sollten. AufRerdem soll sich der
zusatzliche Aufwand bei der Operation moglichst geringhalten.

Die Osteosyntheseplatte muss so gestaltet sein, dass deren mechanischen Eigenschaften ausreichend
fir den geplanten Anwendungsbereich sind. Dies beinhaltet hauptsachlich die Streckgrenze und die
mechanische Dauerfestigkeit (s. 2.1). Hierbei ist im Hinblick auf die Winkelstabilitdt zu beachten, dass
die Lasten vollstdndig auf die Platten Gbertragen werden.

Fir die Messung der mechanischen Belastung der Osteosyntheseplatte muss die Lage des DMS (s. 3.3)
so gewahlt sein, dass eine Belastung zu einer moglichst groRen Verformung fihrt. Dabei sollen die
mechanischen Eigenschaften der Osteosyntheseplatte nicht negativ beeinflusst werden. AuRerdem
sollte aufgrund der erwartbaren Belastung die Biegung langs zur Schaftachse gut messbar sein.
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Um Impedanzmessungen durchfiihren zu kénnen, sind die in 3.2 beschriebenen Elektroden notwendig.
Hier ist aus einer Reihe von Anforderungen an diese Elektroden bereits die Materialauswahl abgeleitet
worden. Die Anforderung in Bezug auf das mechanische Design der Elektroden sind ebenfalls kontrar,
weshalb eine optimale Losung einen Kompromiss zwischen den einzelnen Anforderungen darstellt.

Da Strom den Weg des geringsten Widerstands wahlt (s. 2.2.1), muss zur Messung des
Knochenbereiches zwischen den Elektroden der elektrische Widerstand in Richtung
Osteosyntheseplatte und Uber die dort verwendete Elektronik hoher sein als der elektrische
Widerstand durch den Knochen. Dies ist insbesondere bei Osteosyntheseplatten aus elektrisch
leitenden Materialien, also medizinischem Titan oder Stahl, zu beachten. PEEK hat durch seine
isolierenden Eigenschaften (s. Technisches Datenblatt PEEK) keine Moglichkeit eine Umleitung der
Messstrome Uber die Osteosyntheseplatte zu erzeugen. Durch den erhohten Widerstand der Kortikalis
im Gegensatz zur Spongiosa (s. Abb. 27) wird diese Anforderung auch bei elektrisch leitenden
Osteosynthesematerialien vereinfacht. Ein Ansatz, um das Erfillen dieser Anforderung konstruktiv
sicherzustellen, ist den Abstand zwischen den Elektroden geringer als der Abstand zur
Osteosyntheseplatte zu gestalten und die Kabel zur Elektrode zu isolieren. Da auch die Schrauben
einen direkten Kontakt zu Osteosyntheseplatte darstellen, muss der Abstand zwischen den dufleren
(spannungsinduzierenden) Elektroden und den néachstgelegenen Schrauben groRer sein als der
Abstand zwischen den &uBeren (spannungsinduzierenden) Elektroden, damit der elektrische
Widerstand zwischen den Elektroden geringer bleibt als tiber die Osteosyntheseplatte.

Diese Anforderung steht mit der Optimierung des elektrischen Messignals im Einklang. Je weiter die
Elektrode vom Knochenbruch entfernt wird, desto geringer ist der Anteil dieses am Ausgangssignal.
Daher ist ein geringer Abstand zwischen den Elektroden wiinschenswert.

Hingegen besagt das Prinzip der biologischen Osteosynthese, dass das Gewebe um den Knochenbruch
nicht weiter belastet werden soll, um die Heilung nicht zu hemmen. Um dies zu erfillen, sind die
Elektroden moglichst weit von der Knochenbruchstelle zu entfernen. Die Elektroden sollten auBerdem
einen minimalen Durchmesser aufweisen, um das umliegende Gewebe des Knochenbruches nicht
zusatzlich zu belasten.

Dieser Anforderung steht wiederum der Notwendigkeit einer mechanisch stabilen Elektrode
gegeniber, welche den Einsatz wahrend der Operation und Explantation unbeschadigt Gberstehen
kann. Zusatzlich missen die Elektroden flexibel genug sein, um bei Belastungen, z. B. durch den
Knochen beim Auftreten einer Patientin oder eines Patienten oder durch das Einbringen wahrend der
Operation und damit einhergehenden Verformungen, nicht abzubrechen. Andererseits sollen die
Elektroden steif genug sein, um nach einer Belastung in ihre Ursprungsform zuriickzukehren.

Um Spannungsspitzen durch Kerbwirkungen zu vermeiden und die Verklebung durch das Epoxidharz
nicht zu Gberlasten und somit ein Ablésen der Verklebung zu verhindern, sollen die Ubergange von
Epoxidharz zu der Osteosyntheseplatte durch Abrundungen gekennzeichnet sein. Auch um
mechanische Verletzungen durch scharfe Kanten an Patientinnen und Patienten zu vermeiden, sind
alle auRenliegenden Kanten als Abrundungen zu gestalten. Dies ist auch eine der Forderungen der
grundlegenden Sicherheits- und Leistungsanforderungen der MDR [Abs. 10, Anhang |, MDR].

Um die erfolgreiche Umsetzung des Prototypens zu Uberpriifen, wurden verschiedene Priifungen —
In-vitro-Messungen, FEM-Simulationen und Verifikationsprifung — durchgefiihrt, welche in den
nachfolgenden Abschnitten erldutert werden.
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4.1.2 Finale Plattengeometrie

Die Plattengeometrie ist durch eine iterative Verbesserung von verschiedenen Varianten der
Osteosyntheseplatte (s. Abb. 62) entstanden. Dabei wurde versucht, die unterschiedlichen
Anforderungen (s. 4.1.1) umzusetzen und dabei den Raum fiir einen zukiinftigen elektrischen Chip,
welcher die Messungen, Signalverarbeitung und Dateniibertragung libernimmt, zu gestalten. Ein
Blockschaltbild vom Aufbau eines solchen Chips wird im Ausblick (s. Abb. 122) prasentiert.

Abb. 62 Von links nach rechts sind die aufsteigenden Entwicklungsstufen (1-4) der Osteosyntheseplatte dargestellt. Links ist
die erste Version einer Osteosyntheseplatte mit minimalen Anderungen einer einfachen Quaderform mit abgerundeten
Kanten mit isolierten Kupferlackdraht dargestellt, welche bereits zur Testung vergossen wurde. Es wurden hier bereits erste
Erkenntnisse fiir die Verkapselung und Hiirden (Erhéhung der Viskositdt beim Aushdrtungsprozess, Ablaufen durch die
Elektrodenlécher) gewonnen. Rechts davon ist eine Version mit Verstdrkung der durch die Aussparung fiir Elektroden
geschaffenen Schwéchung der mechanischen Struktur. Hierbei sind verschiedene mdgliche Positionen fiir die Elektroden
vorgesehen. Problematisch hat sich hier beim Verkapseln die Schrige dargestellt sowie Kapillarkréifte zwischen
Silikonnegativ (abgenommen von der realen Platte durch Verfiillen mit blauer Knetmasse) und der Platte. Rechts davon ist
die Vorversion zu den abschliefSend genutzten Prototypen gezeigt, welche einen kiirzeren Abstand zwischen Elektroden und
Schraubléchern aufweist. Der abschliefSende Prototyp (Version 4) ist vorder- und riickseitig in den rechten Bildern
veranschaulicht.

Biegebelastungen flihren voraussichtlich zu den gréten Spannungen und Verformungen (s. 4.1.4).
Damit der DMS moglichst groRe Biegebelastung erfahrt, wurde dieser nur einen Millimeter unter der
Plattenoberflache verklebt. Durch die Anordnung zwischen der proximalen und distalen Frakturseite
wird sichergestellt, dass jede Belastung der Osteosyntheseplatte den DMS verformt. AuBerdem kann
durch die Verbreiterung der Seitenflichen der mechanisch am intensivsten belastetste Bereich
verstarkt werden und somit die Schwachung durch die Nut fiir den DMS ausgeglichen werden. Dies
wurde in der FEM-Analyse bestétigt (s. 4.1.4). Die Ausrichtung des Messgitters des DMS ist in der
Plattenlangsrichtung. Dies hat zur Folge, dass Biegebelastungen quer zur Fraktur als auch axialen
Stauchungen den Ausgangswert stark beeinflussen. Belastungen in Querrichtung zur Platte, welche
z. B. durch Torsion erzeugt werden, haben einen voraussichtlich vernachlassigbaren Anteil an der
gemessenen Ausgangsspannung.
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Die beschriebenen Anforderungen, um Impedanzmessungen (iber den Frakturspalt zu ermdglichen,
wurden konstruktiv sichergestellt (s. Abb. 63). Die Platinelektroden wurden mit einer PEEK-Kapillare
nach auRen isoliert. Innerhalb der PEEK-Kapillare wurden die Platinelektroden mit einem leitenden
Epoxidharz (s. Technisches Datenblatt elektrisch leitender Epoxid-Kleber) mit verzinntem Kupferdraht
verbunden. Die Platinelektrode als auch der verzinnte Kupferdraht haben einen Aullendurchmesser
von 0,9 mm bzw. 0,91 mm, wodurch diese einen festen Sitz in der Kapillare mit einem
Innendurchmesser von 0,91 mm haben. Der verzinnte Kupferdraht wurde zuerst in die Kapillare
eingebracht. Im Anschluss wurde das leitende Epoxidharz in die andere Seite der Kapillare eingespritzt,
sodass dieses den Kupferlackdraht beriihrt. Danach wurden die Platinelektroden eingesetzt und mit
abschliefend auflen mit biokompatiblem Epoxidharz versiegelt. Dies ist in der technischen Zeichnung
(s. Abb. 63) dargestellt. Das andere Ende des Kupferdrahtes wurde, wie in Abschnitt 3.4 beschrieben,
mit einem Kupferlackdraht verlotet und in biokompatibles Epoxidharz eingegossen, damit die
Biokompatibilitat erhalten bleiben kann.
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Abb. 63 Technische Zeichnung — Ausschnitt mit Ansicht der Elektroden mit einem Durchmesser von 0,9 mm, Léngenangaben
in Millimetern

Um den Aufwand beim Einbringen der Elektroden moglichst gering zu halten, wurde deren Dicke auf
1,6 mm festgelegt. Dies entspricht einem typischen K-Draht, welcher in Osteosynthese-OPs haufig
Anwendung findet [158, 171]. Dabei wurde die mechanische Festigkeit der Elektroden beachtet. Durch
die gewahlte Dicke und die Kopplung von einer hochfesten PEEK-Hille mit einem elastischen
Metallkern sind die Elektroden elastisch genug, um sich flexibel in der Operation anzupassen und nicht
bei Belastung abzubrechen. Auf der anderen Seite sind diese steif genug, um wieder ihre urspriingliche
Form anzunehmen, sobald die mechanische Belastung sich verringert. Durch die Wahl von Platin als
Elektrodenmaterial werden zusatzlich die Biokompatibilitdtsanforderungen sowie weitere elektrische
Anforderungen (s. 3.2) erfiillt.
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Die Iso-Ansichten der finalen Plattengeometrie sind in der Abb. 64 zu sehen. Die Lage des DMS in der
Mitte der Osteosyntheseplatte ist als griiner Bereich in der Nut dargestellt. Die Kupferkabel, welche
den DMS sowie die Elektroden mit dem zukiinftig geplanten Chip verbinden, sind in weil visualisiert.
Dies trifft auch auf die Platinelektroden selbst und deren PEEK-Ummantelung zu. Zusatzlich wurde ein
Modell eines moglichen Chips in das CAD-Modell eingefiigt. Die Verklebung aus Epoxidharz wurde fir
die Abbildung transparent dargestellt, um die Funktionsweise deutlicher darzustellen.

Abb. 64 Iso-Ansichten des finalen Plattendesigns mit den Elektroden, Kabeln, Dehnmessstreifen und elektrischen Chip

Um eine Winkelstabilitdt zu erreichen, wurden die Schraubenlécher der Osteosyntheseplatte mit
einem zusatzlichen Gewinde ausgestattet. Aufgrund der fir die EIS-Messungen notwendigen
Elektroden, welche unten aus der Osteosyntheseplatte herausstechen, ist eine minimal-invasive
Operationstechnik nicht umsetzbar. Daher wurde eine Gewebeschonung liber andere Wege realisiert.
Einerseits wurde auf durch die Struktur der Platte (Kanalfiihrung der Kabel) keine Verdickung fiir die
Elektronik aufgetragen, was bei anderen instrumentierten Implantaten sowohl fiir DMS [36, 121, 123,
163] als auch fir EIS-Messungen [12, 14] nicht gelungen ist. Dabei wurden die mechanischen
Eigenschaften nur leicht beeinflusst (s. 4.1.4). Des Weiteren sind Abstltzpunkte auf der
Plattenunterseite konstruiert worden (s. Abb. 62 und Abb. 65), welche zu einer reduzierten
Auflageflache fiihren. Dies schont das Periost auf der KnochenaufRenseite.
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Abb. 65 Technische Zeichnung der finalen Osteosyntheseplattengeometrie

4.1.3 Zellkonstante

Die Zellkonstante zur Berechnung der geometrieunabhangigen elektrischen Leitfahigkeit und relativen
Dielektrizitatskonstante wird im Abschnitt 2.2.1 eingefiihrt. Es gibt mehrere Bedingungen, die zur
theoretischen Bestimmung der Zellkonstante notwendig sind: Es werden exakte Werte Uber die
Geometrie bendtigt. Auerdem muss der Strompfad bekannt sein. Da sich die Geometrie der Knochen
individuell unterscheidet, das Material heterogen ist (s. 2.4.1) und bereits bei einer Messung eines
homogenen Materials mit der Vierleitertechnik der genaue Strompfad komplex und theoretisch
schwer bestimmbar ist [49], kann die Zellkonstante fiir Knochen nur ndaherungsweise bestimmt
werden. Effekte, die die Bestimmung des Strompfades erschweren, sind z. B. eine ungleichmaRige
Verteilung des Stromes aufgrund der punktféormigen Elektroden, Ableitungseffekte durch bessere
leitbare Bereiche [49] und Randeffekte an den Elektroden, sog. Fringing Effects [41, 43, 46, 49, 64]. Um
trotzdem eine Zellkonstante zu bestimmen und geometrieunabhangige Vergleichswerte zu erzeugen
unter Beachtung der eben aufgezahlten Effekte, wurde eine experimentelle Zellkonstante eines Rohres
mit einem Durchmesser von 22,5 mm (Radius 11,25) bestimmt und mit einer elektrischen Leitfahigkeit
von 1,288 S/m und diese mit dem theoretischen Wert abgeglichen. Der Abstand zwischen den
Mittelpunkten von den Messelektroden von 15 mm wird als Messlange gewahlt. Daraus wurde ein
Faktor bestimmt, mit welchem eine theoretisch-bestimmte Zellkonstante in eine experimentelle
Zellkonstante nach Formel (17) umgewandelt werden kann:

" B [ [m] B 15 mm 377.10-3 1
Theorte = ATmm?] ~ (1125mm)2-7 mm (51)
=377 m™1!

Die experimentell-bestimmte Zellkonstante ergibt sich mithilfe des gemittelten Widerstands von drei
Messungen (s. Abb. 66), dessen Mittelwert Gber den Bereich von 1 Hz bis zu 1 MHz berechnet wurde.
Der Bereich von unter einem Hertz wurde aus der Mittelung exkludiert aufgrund der hohen Streubreite
von sowohl der Impedanz als auch der Phasenverschiebung. Die Phasenverschiebung im ausgewahlten
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Bereich liegt im Schnitt bei -0,61°. Dies ist kleiner als eine Abweichung von 1°, was der Genauigkeit des
Gamry Interface 1000E entspricht (s. 11.4).
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Abb. 66 Bode-Diagramm der Impedanz und der Phasenverschiebung, gemessen in einer L6sung mit einer Leitfdhigkeit von
12880 uS/cm bei einem Rohr mit dem Durchmesser 22,5 mm und einem Abstand von 15 mm

S S
Kprakeiscn = R [2] - 0, [E] =90,082-1,288 m ~ 116 m™1 (52)
Kpraktisc 116 m™1
KUmwandlung = I:T::::ieh = 37.7m-1 ~3 (53)

Dass die praktisch ermittelte Zellkonstante von der theoretisch bestimmten Zellkonstante um den
Faktor 3 abweicht, liegt zum Teil an den bereits in 2.2.1 erwdhnten Vereinfachungen. Die GréRe der
Abweichung zwischen den beiden Zellkonstanten kann auRerdem damit begriindet werden, dass die
punktférmigen Elektroden unter Umstdnden nicht die gesamte Flache des Rohrdurchmessers mit
einem gleichmaRigen Strom versorgen. Eine kleinere Flache fihrt zu einem gréBeren Widerstand (s.
Formel (15), was zu einer groBeren Zellkonstante fiihrt (s. Formel (51). An dieser Formel zur
theoretischen Berechnung der Zellkonstante ist der quadratische Einfluss des durchflossenen

Durchmessers ersichtlich. Dass der Stromfluss, z. B. aufgrund von den Messelektroden, umgelenkt wird
und somit die Zellkonstante beeinflusst, wurde in [49] aufgezeigt.

Der Innendurchmesser des Knochens fir die In-vitro-Messungen am unbehandelten Knochen und
durchgesagten Knochen, dessen Knochenspalt mit Blut oder mit Knorpel gefiillt ist, ist in Langsrichtung
16,6 mm und in Querrichtung 17,7 mm. Dies entspricht in etwa den Dimensionen des
Rohrdurchmessers, weshalb mit dem Korrekturfaktor Kymwanaiung Weitergerechnet wird. Daher
ergibt sich eine Zellkonstante der Ellipse des Markkanals von:

Kknochen = Krheorie * KUmwandlung =
15 mm

(54)
8,3mm -8,885mm-m

-3x~0,195mm-1=195m™?!
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4.1.4 Untersuchung der Plattengeometrie mittels FEM

Zur Uberpriifung der mechanischen Eigenschaften wurde sowohl eine FEM-Analyse der
Osteosyntheseplatte als auch eine biomechanische Testung des Platte-Schrauben-Konstruktes
vorgenommen. In dem folgenden Abschnitt werden die Ergebnisse der FEM-Untersuchung prasentiert.

Das Ziel der FEM-Untersuchung ist es, neben dem allgemeinen Erkenntnisgewinn Uber das
mechanische Verhalten der Osteosyntheseplatte, die zusatzliche Belastung durch die Nut zu
Bestimmung und die Versteifung durch das Einsetzen und Verkleben der Elektronik zu quantifizieren.
Es wurden daher drei verschiedene Varianten der Osteosyntheseplatte getestet: die
Osteosyntheseplatte mit Nut und verklebter Elektronik, die Osteosyntheseplatte mit Nut und ohne
Elektronik und die Osteosyntheseplatte ohne Nut (s. Abb. 67). Zusatzlich zu den drei verschiedenen
Varianten wurde als Material des Hauptkoérpers der Osteosyntheseplatte einmal PEEK
(Materialbeschreibung s. 3.1.1.1) und einmal Titan (Materialbeschreibung s. 3.1.1.2) verwendet, da
diese auch in den realen Anwendungen genutzt werden.

Die drei Hauptbelastungsarten, welchen ein Osteosyntheseimplantat standhalten muss, sind in der
Literatur beschrieben als Torsion, axiale Stauchung und Biegung [6]. Daher wurden diese drei sowie
eine Kombination dieser fiir die Belastung der simulierten Osteosyntheseplatte ausgewahlt. Weitere
Details zum Aufbau, den verwendeten Einstellungen und Materialkennwerten finden sich im Abschnitt
3.6. Nach den drei Belastungsarten sind die nachfolgenden Kapitel gegliedert. Jedes Kapitel enthalt
erst einen Abschnitt tiber die Osteosyntheseplatte aus PEEK und im Anschluss einen Abschnitt Gber die
Osteosyntheseplatte aus Titan.

Zum Analysieren der Belastung wird jeweils die maximale, minimale und durchschnittliche Spannung
sowie Verformung ausgelesen. Da die minimale Verformung immer Null betragt und in den nicht
belasteten Bereichen der Platte liegt, wurde diese nicht in den Auswertungstabellen angegeben. Die
minimale Spannung an den Osteosyntheseplatten tritt an dem unteren Bereich der Elektroden oder
am unbelasteten Anfang und Ende des Plattenkorpers (s. Abb. 69 und Abb. 70) auf. Die marginalen
Spannungen, die mit Hilfe der Simulation bestimmt worden sind, kdnnen durch ein Quetschen der
Elektroden bzw. durch Ziehen der umgebenden Elemente durch die Verformung erklart werden. Der
Kraftfluss ist an allen beschriebenen Lokalisationen vernachlassigbar und die simulierten Spannungen
lediglich durch Dehnung und Stauchung der umgebenden Platte zu erkldaren. Da die minimalen
Spannungen diesem Schema bei allen Belastungssituationen folgen und kein erweiterter
Erkenntnisgewinn daraus erwachst, wurde auch diese Werte in den folgenden Tabellen vernachlassigt.
Zusatzlich wurde die Berechnungszeit bestimmt, um die Komplexitat der Simulation indirekt zu
bestimmen. Dies dient, um vergleichend zwischen den Simulationen zu differenzieren. Neben der
guantitativen Auswertung durch die Tabellen erfolgt auch eine qualitative Auswertung mittels
Bildanalysen. Zur Analyse der maximalen und minimalen Spannung kann die Lokalisation, an der diese
auftreten, markiert werden. Dies wurde in allen Abbildungen eingeblendet. Fiir die Bewertung der
Verformung wurde typischerweise nur ein Bild genutzt, da dies stellvertretend fiir alle drei Varianten
anwendbar ist.

A) B)
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Abb. 67 Darstellung der drei verschiedenen
Varianten der Osteosyntheseplatte mit
Kraftangriffspunkt (A) und der festen Lagerung (B):
A) Osteosyntheseplatte mit Nut und verklebter
Elektronik; B) Osteosyntheseplatte mit Nut und
ohne Elektronik; C) Osteosyntheseplatte ohne Nut

0,00 40,00 80,00 (mm)

20.00 60.00

Durch einen Abgleich der Spannung mit den Streckgrenzen der verschiedenen Materialien kann direkt
analysiert werden, ob sich ein Bauteil plastisch verformt. Dies wird im Zwischenfazit ibersichtlich
dargestellt (s. Tabelle 17). Plastische Verformung ist nicht reversibel und kann zum mechanischen
Versagen des Bauteils fiihren (s. 2.1), weshalb dies moglichst zu vermeiden ist. Daher ist bei hohen
Spannungen zu untersuchen, wo diese auftreten, um ein mogliches Versagen der Osteosyntheseplatte
zu beurteilen. Dies kann anhand der grafischen Ausgabe der Ergebnisse nach der Simulation der
Belastung durch die FEM erfolgen.

4.1.4.1 Biegebelastung

Die Ergebnisse fiir die Osteosyntheseplatte aus PEEK unter Biegebelastung sind in der nachfolgenden
Tabelle 9 dargestellt. Es ist erkennbar, dass die maximale Spannung fiir die Varianten ohne Elektronik
bei ca. 126 MPa liegt. Auffallig ist, dass die maximale Spannung sich fast um den Faktor 10 durch das
Einsetzen der Elektronik vergroRert. Dies lasst die Vermutung zu, dass die maximale Spannung sich an
der Elektronik finden l3sst.

In dem Fall der Simulation der Biegelast wird hier offensichtlich, dass die zusatzliche Einbringung von
Nut und Elektronik sehr komplex zu simulieren ist. Dies liegt unter anderem an der hohen
Elementdichte, welche notwendig ist, um geometrisch kleine oder schmale Strukturen darstellen und
simulieren zu kdnnen und den Verkniipfungsbedingungen.
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Tabelle 9 FEM-Simulation: Biegebelastung der Osteosyntheseplatte aus PEEK mit 50 N

Osteosynthese- Maximale Durch- Maximale Durch- Berechnungs-
platte Variante Spannung schnittliche Verformung schnittliche zeit
[MPa] Spannung [mm] Verformung
[MPa] [mm]
Mit Nut und mit | 1149,3 22,93 33,15 4,0 1 h5min-127
Elektronik Iterationen
Mit  Nut und | 125,86 20,46 36,28 10,75 20s-8
ohne Elektronik Iterationen
Ohne Nut 126,86 18,821 32,606 10,524 10s-5
Iterationen

Es ist in der Abb. 68 (Variante mit Nut und mit Elektronik bei 50 N) erkennbar, dass die maximalen
Spannungen nicht an der Oberflache, sondern im Bereich der Verklebung und der Elektronik auftreten.
Dieser Bereich wurde in der Schnittansicht detailliert untersucht, um den Grund fir die hohen
Spannungen im Vergleich zu den anderen Osteosyntheseplatte-Varianten zu ergrinden. Da der
betroffene Bereich um das Kupferkabel relativ zur Osteosyntheseplatte sehr klein ausfillt, ist dieser in
Abb. 68 vergroRert dargestellt. Der verklebte Bereich um das Kupferkabel der Elektronik sowie Teile
des Kabels selbst werden durch sehr hohe Spannungen belastet. Als Grund fir die hohen Spannungen
kann der groRe Unterschied der Steifigkeit zwischen Epoxidharz und PEEK (3,78 GPa) im Vergleich zu
Kupfer (125 GPa) (s. 3.6) genannt werden. Die niedrige Steifigkeit im umgebenden Material flihrt dazu,
dass das sehr diinne Kupferkabel in der Simulation grofle Anteile der Last Gbertragt, was zu diesen
hohen Spannungen fiihrt. Durch die erhohte Steifigkeit entstehen deutlich héhere Spannungen am
Ubergang zwischen diesen beiden Materialien bei gleichmé&Riger Verformung, da das Kupferkabel das
Epoxidharz ziehen kann und dieses aufgrund der verklebten Verbindung folgen muss.

Weitere Einflussfaktoren sind an dieser Stelle die verwendete Einstellung fiir Kontakt zwischen den
Bauteilen und die GroRe der Elemente in der FEM, welche zu héheren berechneten Spannungen als in
der realen Anwendung auftretenden Spannungen fihren kénnen. Die Streckgrenze von sowohl dem
Kupfer als auch dem Epoxidharz wird deutlich lberschritten, was voraussichtlich zu einem Versagen
der Verklebung und des Kupferkabels fihren wiirde. Dabei muss allerdings auch in Betracht gezogen
werden, dass Kupfer ein sehr duktiler Werkstoff ist, der groRe plastische Verformungen zuldsst, welche
zu Reduzierung der Spannungen fiihren und somit ein Durchtrennen des Kabels voraussichtlich
verhindert. AuBerdem wird auch die Verklebung zwischen Epoxidharz und Kupferkabel eine gewisse
Dehnung in einer realen Anwendung zulassen, was zu deutlich verringerten Spannungen fiihren
wirde. Grundsatzlich ist aus den Ergebnissen abzuleiten, dass die Prototypen unter Belastung getestet
werden missen. Einerseits, um nachzuweisen, dass die Elektronik Belastungen von 50 N standhilt,
andererseits um den Einfluss auf das Messsignal der Impedanz zu beurteilen, da Verjlingungen des
Kabels den elektrischen Widerstand erhéhen. Die Ergebnisse dieser Testungen sind in Abschnitt 4.2.3
beschrieben. Trotzdem ist durch die Simulation ein potentielles Problem des Designs erkannt worden.
Feste Verklebungen kdnnen zum Bruch der Kabel flihren. Daher muss dieser Punkt in einer zukiinftigen
Umsetzung adressiert werden. Dies ist insbesondere wichtig, fir alle Materialien, welche eine
geringere Steifigkeit als Kupfer (das Kabelmaterial) aufweisen, was durch die Simulationsergebnisse
demonstriert wird, womit durch die Simulation diese wichtige Erkenntnis gewonnen wurde. Diese
Erkenntnis wird in den Untersuchungen der nachfolgenden Simulationen bestatigt.

103



Abb. 68 FEM-Simulation: Schnittansicht der Spannungsverteilung auf der Osteosyntheseplatte aus PEEK mit Nut mit
Elektronik (Kabelquerschnitt als Kreis) unter einer Biegebelastung von 50 N (Vergréf3erung)

Um einen Vergleich der Spannungsverteilung zwischen den verschiedenen Varianten der
Osteosyntheseplatte zu ermoglichen, wurde die Skalierung der Spannungen auf Osteosyntheseplatte
aus PEEK mit Nut und mit Elektronik angepasst. Dies ist in Abb. 69 dargestellt. Der zweithéchste Wert
Skalierung (orange) wurde als 140 MPa gewahlt, sodass dies der GroRenordnung der Spannungen bei
den anderen Varianten der Osteosyntheseplatte dhnelt. Beim Vergleich mit den nachfolgenden Abb.
70 (Osteosyntheseplatte aus PEEK mit Nut und ohne Elektronik) ist erkennbar, dass die Verteilung der
Spannung durch die Biegung an der Oberflaiche, welche bei einem homogenen, gleichféormigen
Material an der Oberflache Maxima und Minima bildet, nahezu identisch ist. Die dritte Variante wurde
aufgrund der qualitativen Gleichheit nicht dargestellt.

Einheit: MPa
Zeit: 1
24.11.2021 11:36

1149,3 Max
140

122,5

105

87,5

5255
35
2,9072e-7 Min Z X

0,00 40,00 80,00 (mm)
1
20.00 60.00

Abb. 69 FEM-Simulation: Spannungsverteilung auf der Osteosyntheseplatte aus PEEK mit Nut und mit Elektronik unter einer
Biegebelastung von 50 N mit angepasster Spannungsskala. Die maximale Spannung befindet im inneren Bereich der Platte
bei der Elektronik.
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B: Biegung: PEEK-Platte ohne Elektronik
Vergleichsspannung

Typ: Vergleichsspannung (von Mises)
Einheit: MPa

Zeit: 1

24.11.2021 11:33

125,86 Max
111,88
97,907
83,929
69,951
55,973
41,995

28,017
14,039
0,06112 Min 7 X

0,00 40,00 80,00 (mm)
]
20,00 60,00

Abb. 70 FEM-Simulation: Spannungsverteilung auf der Osteosyntheseplatte aus PEEK mit Nut und ohne Elektronik unter
einer Biegebelastung von 50 N

Das Maximum der Spannung am Plattenkorper findet sich bei allen Osteosyntheseplatten-Varianten
an dem zweiten Schraubenloch direkt hinter der Einspannung. Fir die Variante der
Osteosyntheseplatte aus PEEK mit Nut und mit Elektronik findet sich hier daher ein lokales Maximum.
Ebenso findet sich direkt am Schraubenloch der Einspannung in Richtung Osteosyntheseplatten-Mitte
ein weiteres lokales Maximum (gelber Bereich). Dies verdeutlicht, dass die Schwachpunkte in den
verstarkten Bereichen um die Schraubenldcher liegen und bestdtigt somit die Entscheidung, die
Bereiche zu verdicken. Trotz der Verstarkung mit Material sind diese Bereiche bei Biegung jedoch
starker belastet als der restliche Plattenkorpus.

Die durchschnittliche Spannung weicht bei allen Varianten kaum voneinander ab, insbesondere im
Vergleich zu den Maxima. Dies bestarkt die aus den qualitativen Analysen der Bilder gewonnene
Annahme, dass die Spannung abgesehen von lokalen Maxima im Bereich der Elektronik und
Verklebung nahezu identisch ist und dass die dhnliche Spannungsverteilung auf der Oberflache
reprasentativ flr den GroRteil der Osteosyntheseplatten aller Varianten ist.

Insgesamt fallt die durchschnittliche Spannung bei der Variante ohne Nut am Niedrigsten, bei der
Variante mit Elektronik und mit Nut am Hochsten aus. Die zeigt, dass die Nut zu einer leichten
verteilten Schwéachung der mechanischen Eigenschaften fihrt. Die Lokalisation, an welcher ein
Konstrukt mechanisch versagt/nachgibt, ist der Punkt der maximalen Spannung. Da die maximalen
Spannungen zwischen den beiden Varianten ohne Elektronik fast gleich ausfallen, ist von einem
friiheren Versagen der durch die Nut geschwachten Platten durch Biegung nicht auszugehen. Vielmehr
wird dies durch eine gleichmalRige Verteilung der Belastung kompensiert.

Die maximale Verformung ist in der Variante Osteosyntheseplatte mit Nut ohne Elektronik am
hochsten (s. Tabelle 9), wobei alle Werte in einem Bereich von +/- 10 % beieinanderliegen. Die
maximale Verformung von den Varianten Osteosyntheseplatte mit Nut mit Elektronik und
Osteosyntheseplatte ohne Nut sind quantitativ und qualitativ fast identisch. Die zeigt, dass sich die
Biegesteifigkeit der Variante ohne Nut und der Variante mit Nut und Elektronik kaum unterscheidet.
Das Maximum der Verformung findet sich immer am Ende der Platte, da sich diese durch die feste
Einspannung am &dullersten Schraubenloch von dort wie ein Kragarm verhélt. Dies wird bei der
visuellen Ansicht der Verformung in Abb. 71 deutlich. Die durchschnittliche Verformung weicht fir die
Variante Osteosyntheseplatte mit Nut und mit Elektronik starker ab. Das kann einerseits mit dem
groReren Volumen im nicht starkverformten Bereich erklart werden (Elektronik und Verklebung sowie
den Elektroden) als auch mit der Versteifung der Verklebung durch die Kupferkabel der Elektronik.
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B: Biegung: PEEK-Platte ohne Elektronik
Gesamtverformung

Typ: Gesamtverformung

Einheit: mm

Zeit: 1

24.11.2021 11:18

36,284 Max
! 32,252
28,221
24,189
20,158
16,126
12,095
8,063
4,0315
0 Min

0,00

50,00

100,00 (mm)

25,00 75.00

Abb. 71 FEM-Simulation: Verformung der Osteosyntheseplatte aus PEEK ohne Nut unter einer Biegebelastung von 50 N

Die Ergebnisse der Simulation der Osteosyntheseplatte aus Titan unter Biegebelastung sind in der Abb.
72 dargestellt. Im direkten Vergleich zu Tabelle 9 ist es auffallig, dass die maximale Spannung ahnlich
hoch ausfallt. Die Ausnahme bildet die Variante der Osteosyntheseplatte mit Nut und mit Elektronik,
weshalb darauf geschlossen wird, dass die Verkabelung hier nicht belastet wird. Aufgrund der héheren
Steifigkeit von Titan gegeniber PEEK und Kupfer ist das Kupferkabel nicht mehr das steifste Objekt in
der Platte und daher lauft der Kraftfluss grotenteils durch den Plattenkorper anstatt durch die
Verkabelung. Daher werden hier keine unrealistisch hohen Spannungen berechnet, sondern die
Spannung verteilt sich gleichmaRiger. Daraus lasst sich ableiten, dass die Problematik einer
mechanisch hochbelasteten Verkabelung der Elektronik nicht bei Titanplattenkérpern auftritt.
AuBerdem lasst sich ableiten, dass die Begriindung fiir die hohen Belastungen des Kupferkabels und
der umgebenden Verklebung die hohere Steifigkeit des Kupferkabels im Vergleich zum PEEK-
Plattenkorpus und dem damit einhergehenden hohen Kraftfluss durch das Kupferkabel ist.

Abgesehen von dieser Besonderheit weichen die maximalen Spannungen in beiden Berechnungen
nicht stark voneinander ab (ca. 14 Prozent). Dies gilt auch flr die durchschnittlichen Spannungen. Da
die Simulation mit den gleichen Geometrien arbeitet, sollten diese Werte auch dhnlich sein und dies
kann als eine Bestatigung der Simulation verstanden werden.

Tabelle 10 FEM-Simulation: Biegebelastung der Osteosyntheseplatte aus Titan mit 50 N

Osteosynthese- Maximale Durch- Maximale Durch- Berechnungs-
platte Variante Spannung | schnittliche | Verformung | schnittliche zeit
[MPa] Spannung [mm] Verformung
[MPa] [mm]

Mit Nut und mit | 141,11 5,4249 1,4195 0,1721 19min19s-

Elektronik 35 lterationen

Mit Nut und | 142,1 21,441 1,4341 0,43235 20s-8

ohne Elektronik Iterationen

Ohne Nut 132,98 19,636 1,2714 0,40914 10s-5
Iterationen

Da die Spannungsverteilung auf den Oberflachen der drei Varianten aus Titan nahezu identisch ist,
wurde lediglich die Spannungsverteilung auf der Titanplatte dargestellt (s. Abb. 72). Die globalen und
lokalen Maxima der Spannung liegen bei allen Varianten an genau den gleichen Lokalisationen. Diese
sind auch Ubereinstimmend mit den Osteosyntheseplattenkérpern aus PEEK. Es ist insbesondere
erkennbar, dass das lokale Maximum aus Abb. 69 genau an der gleichen Stelle, an denen bei den
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anderen Varianten das globale Maximum liegt, bei dem Titankorpus zu einem globalen Maximum wird.
Die Plattenkorpusse verhalten sich also fiir alle Varianten und Materialien unter Biegelast gleich. Daher
treffen die dortigen Beobachtungen auch auf die Titanplatte zu. Die Korpusse, welche die
Spannungsmaxima enthalten, bestehen aus Titan mit einer Streckgrenze von 315 MPa (s. Tabelle 8),
welche die maximalen simulierten Spannungen weit unterschreiten. Somit kann man auf eine
elastische Verformung durch die Biegebelastung von 50 N schlieRen.

D: Biegung: Titanplatte
Vergleichsspannung

Typ: Vergleichsspannung (von Mises)
Einheit: MPa

Zeit: 1

24.11.2021 11:46

141,11 Max
! 125,43
109,75
94,074
78,395
62,716
47,037

31,358
15,679
3,9615e-9 Min 7 X

0,00 40,00 80,00 (mm)
1
20.00 60.00

Abb. 72 FEM-Simulation: Spannungsverteilung auf der Osteosyntheseplatte aus Titan mit Nut und mit Elektronik unter einer
Biegebelastung von 50 N

Aufgrund der Gleichheit der Verteilung der Belastung kann der Einfluss der Nut und der Elektronik gut
abgeschatzt werden: das Einfligen der Elektronik in die Nut senkt die maximale Belastung um 0,7 %
(1,01 N) (Vergleich Varianten mit Nut und mit bzw. ohne Elektronik). Das Hinzufligen der Nut und der
Elektronik erhéht die maximale Belastung um 5,8 % (9,12 N). Die Schwachstelle unter den gegebenen
Randbedingungen ist unverdandert seitlich an dem zweiten Schraubenloch. Die zeigt den geringen
Einfluss der eingebrachten Nut, wie dies auch vorher bei der PEEK-Platte beobachtet wurde.

Die Spannungsverteilung wirkt visuell nahezu identisch, obwohl die durchschnittlichen Spannungen
von den beiden Varianten ohne Elektronik ca. um den Faktor vier abweichen. Dies ldsst sich allerdings
mit der gleichen Begriindung der Abweichung von der durchschnittlichen Verformung der PEEK-
Osteosyntheseplatte unter Biegung — groRe unbelastete Bereiche der Elektronik, z. B. der Elektroden
— erklart werden. Durch diese groRen zusatzlichen Bereiche, welche nicht belastet werden, wird die
durchschnittliche Belastung der gesamten Osteosyntheseplatte verringert, allerdings bleibt die
Belastung des kraftiibertragenden Bereiches zwischen den Schrauben nahezu identisch.

Die Berechnungszeiten und lterationsschritte verringern sich flir die Osteosyntheseplatten-Variante
mit Nut und mit Elektronik aus Titan (Tabelle 10) im Vergleich zur Platte aus PEEK (Tabelle 9). Die
Berechnungszeiten fiir die anderen Varianten bleiben identisch. Dies zeigt, wie die Versteifung durch
die Materialwahl Titan statt PEEK und die damit einhergehende Verminderung der lokalen Spannung
um die Verkabelung/Elektronik zu einem weniger rechenintensiven Prozess fiihrt. Die Berechnungszeit
ist fur die Osteosyntheseplatten-Variante mit Nut und mit Elektronik aufgrund der erhéhten Anzahl an
Elementen und den damit einhergehenden Verkniipfungsbedingungen hoher. Dies gilt flr alle
Belastungsszenarien (Torsion, axiale Belastung, kombinierte Belastung). Die Anzahl der Elemente kann
auch fur den Berechnungszeitunterschied zwischen der Plattenvarianten ohne Elektronik und mit Nut
und ohne Nut verantwortlich gemacht werden. Auch dies ist bei allen Belastungsszenarien unabhangig
vom Material des Plattenkorpers erkennbar.
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Die Verformung unterscheidet sich qualitativ nicht von der Verformung der Osteosyntheseplatte aus
PEEK unter Biegung, weshalb diese hier nicht ausfihrlich diskutiert wird. Die quantitativen Werte fir
die Verformung unterscheiden sich allerdings erheblich, was auf die Versteifung durch die Nutzung des
Materials Titan fiir den Plattenkorper zuriickzufiihren ist.

4.1.4.2 Torsionsbelastung

Die Ergebnisse fir die Osteosyntheseplatte aus PEEK unter Torsionsbelastung sind in der
nachfolgenden Tabelle 11 dargestellt. Qualitativ unterscheidet sich das Ergebnis im Vergleich zu der
Biegelast (Tabelle 9) zwischen den Osteosyntheseplatten mit Nut und ohne Elektronik und ohne Nut.
Diese haben einen deutlichen Abstand zueinander von 43,39 N, was einem Anstieg von 42 % der
Belastung entspricht im Gegensatz zu einer fast dquivalenten Maximalbelastung (Biegung). Dies
verdeutlicht, wie unterschiedlich die Steifigkeit der Osteosyntheseplatte gegeniiber verschiedenen
Belastungen durch die Designanpassungen verdandert wird und dass die Nut eine deutlichere
Schwachung der Torsionssteifigkeit erzeugt. Da in jeder Simulation die Streckgrenzen vom PEEK sowie
vom Epoxidharz (iberschritten werden, ist bei dieser Belastung von einer plastischen Verformung
auszugehen, welche irreversibel ist. Die bedeutet kein direktes Versagen der Osteosyntheseplatte,
allerdings ist bei mehrfacher Belastung mit 5 Nm von einem Versagen auszugehen. AuRerdem wird
unter diesen Bedingungen die benotigte Stabilisierung, was eine der Hauptaufgaben der
Osteosyntheseplatte ist, nicht erreicht.

Die maximale Spannung fiir die Varianten mit Nut und mit Elektronik bei ca. 1832 MPa liegt. Dies ist
das ca. 12,7-fach gegeniiber der Varianten mit Nut und ohne Elektronik und sogar das ca. 18,1-fach
der maximalen Spannung bei der Varianten ohne Nut. Dies lasst die Hypothese, dass das
Spannungsmaximum in der Elektronik auftritt, zu.

Die Berechnungszeit zeigt, dass das Modell aufwendiger zu berechnen ist durch die Belastung mit
Torsion im Vergleich zu der Belastung durch Biegung. Die Komplexitdat der Modelle wird durch die
Verteilung der Berechnungszeit deutlich.

Tabelle 11 FEM-Simulation: Torsionsbelastung der Osteosyntheseplatte aus PEEK mit 5 Nm

Osteosynthese- | Maximale Durch- Maximale Durch- Berechnungs-
platte Variante | Spannung | schnittliche | Verformung | schnittliche zeit
[MPa] Spannung [mm] Verformung
[MPa] [mm]

Mit Nut und 1832,6 27,286 10,626 1,0954 1 h9 min- 144

mit Elektronik Iterationen
Mit Nut und 144,86 33,62 9,4229 2,2776 1min2s-57
ohne Elektronik Iterationen
Ohne Nut 101,47 29,336 7,6864 2,175 24s-24
Iterationen
Die  qualitative  Verteilung  der  Spannungsverteilung auf der  Oberfliche der

Osteosyntheseplattenvarianten dhnelt sich sehr, weshalb dies stellvertretend fiir alle Variante in Abb.
75 mit der Variante der Osteosyntheseplatte ohne Nut dargestellt wurde. Es ist im Schnitt (s. Abb. 73)
besser erkennbar, dass die Spannung in den oberen und unteren duReren Bereichen der Platte groRer
wird (ca. 87,5 MPa), wohingegen im Platteninneren und an den unteren seitlichen Kanten geringere
Spannungen (ca. 0 MPa) auftreten. Beim Vergleich mit der Spannungsverteilung auf der Oberflache ist
erkennbar, dass das Schema fiir alle Varianten nahezu identisch ist.
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Allerdings differiert die mit der visuellen Analyse bestimmbare Position der maximalen Spannung fir
die drei Varianten. Die Position liegt bei der Variante von der Osteosyntheseplatte mit Nut und mit
Elektronik in einen kleinen Bereich im PEEK-Rohr und dem verklebenden Epoxidharz am oberen Ende
der Elektrode (s. Abb. 73). Als Grund fiir die hohen Spannungen kann die Differenz zwischen den
Steifigkeiten von dem Kupferkabel und dem umgebenden PEEK und Epoxidharz. Durch die
Drehbewegung wird das Kupfer auf die weicheren Komponenten gedriickt und diese knnen aufgrund
der Bindung nicht ausweichen. Daher hat die Einstellung fiir den Kontakt zwischen den Bauteilen einen
grolRen Einfluss auf das Spannungsmaximum. Ein weiterer Faktor ist die ElementgréRe. Diese beiden
Einflussfaktoren kénnen zu héheren berechneten als in der Realitat auftretenden Spannungen fihren.
Es ist trotzdem anzunehmen, dass die Streckgrenzen von dem PEEK als auch von dem Epoxidharz
Uberschritten werden. Eine plastische Verformung des Epoxidharzes hatte an dieser Lokalisation wenig
negative Auswirkungen, da der Bereich von ober- und unterhalb verschlossen ist. Daher sind die hohen
Spannungen an der Verklebung und Verkabelung durch die Biegung kritischer zu bewerten.

1832,6 Max
140
122,5
105

7,000 (mm)

1,750

Abb. 73 FEM-Simulation: Spannungsverteilung auf der Osteosyntheseplatte aus PEEK mit Nut und mit Elektronik unter einer
Torsionsbelastung von 5 Nm (VergréfSerter Schnitt)

Das globale Maximum fir die Osteosyntheseplatten-Variante mit Nut und ohne Elektronik findet sich
in der Nut zwischen den Bohrléchern fiir die Elektroden (s. Abb. 74), wodurch der 42 % der Anstieg der
Maximalbelastung erklarbar wird. Das Maximum liegt im Gegensatz zur Osteosyntheseplatte mit Nut
und mit Elektronik ndher an den umgebenden Spannungen. Die zeigt, dass die Nut zu einer kleinen
Spannungsspitze innerhalb des Epoxidkanals fiihrt, weshalb die Osteosyntheseplatte aufgrund der Nut
bei Torsion schneller versagen wiirde.

144,86 Max
' 12879
112,72
96,646
80,573
64,5
48427
| 32,354
16,281
0,20763 Min

ﬁ\ X
20,000 (mm)

Abb. 74 FEM-Simulation: Spannungsverteilung auf der Osteosyntheseplatte aus PEEK mit Nut und ohne Elektronik unter
einer Torsionsbelastung von 5 Nm (Vergréf3erter Ausschnitt)

109



Die Spannungsverteilung auf der Osteosyntheseplatte ohne Nut ist in Abb. 75 dargestellt. Das globale
Spannungsmaximum findet sich am Einbringungspunkt der Torsion (Gewinde des &uRersten
Schraubenloches s. Abb. 76). Insgesamt sind die Spannungen sehr gleichmaRig auf der
Plattenoberseite und -unterseite verteilt, was davon zeugt, dass das Design die Belastung gleichmaRig
Ubertragt und somit eine gute Torsionssteifigkeit durch die Geometrie erzeugt werden kann.

27
67,656
56,385
45,115
33844
22,573
11303
0031811 Min

0,00 35,00 70,00 (mm)
17.50 52,50

Abb. 75 FEM-Simulation: Spannungsverteilung auf der Osteosyntheseplatte aus PEEK ohne Nut unter einer
Torsionsbelastung von 5 Nm (VergréfSerter Ausschnitt)
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Abb. 76 FEM-Simulation: Spannungsverteilung auf der Osteosyntheseplatte aus PEEK ohne Nut unter einer
Torsionsbelastung von 5 Nm (VergréfSerter Ausschnitt)

Die Verformung ist bei der Torsionsbelastung bei allen drei Osteosyntheseplatten-Varianten qualitativ
dquivalent und in Abb. 77 illustriert. Das Verformungsmaximum der Osteosyntheseplatte mit Nut und
mit Elektronik ergibt sich am Ende der Elektroden durch die Drehung der Platte. Dies ist allerdings
durch den Hebelarm (Elektroden) und nicht durch die Verformung durch Belastung verursacht. Im
belasteten Bereich ist die groRte Verformung ca. 8 mm, was vergleichbar ist mit der maximalen
Verformung der Platte ohne Nut. Dies deutet darauf hin, dass auch wenn die maximale Spannung
durch Elektronik erhéht wird, die Verformung sich durch das Verkleben der Elektronik vermindert auf
einen vergleichbaren Wert zu einer Platte ohne Nut. Die durchschnittliche Verformung ist fast gleich
fir die beiden Varianten, mit Nut, ohne Elektronik und ohne Nut. Die Variante mit Nut und mit
Elektronik hat nur ca. 50 % der durchschnittlichen Verformung, was hauptséchlich an den grofRen
unverformten Flachen der Elektronik liegt.
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Zeit: 1
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Abb. 77 FEM-Simulation: Verformung der Osteosyntheseplatte aus PEEK mit Nut und ohne Elektronik unter einer
Torsionsbelastung von 5 Nm

Die Ergebnisse der Belastung mit einer Torsion von 5 Nm der Osteosyntheseplatte aus Titan sind in der
Tabelle 12 dargestellt. Ein auffalliger Unterschied ist, dass sich die maximale Spannung der Variante
mit Nut und mit Elektronik von 1832,6 MPa auf 123,29 MPa reduziert, was eine ungefahre Abnahme
der maximalen Spannung um den Faktor 15 bedeutet. Auch die durchschnittliche Spannung ist deutlich
reduziert (27,3 MPa zu 5,3 MPa). Dies zeigt, dass die Spannungsmaxima der PEEK-Variante an den
Elektroden durch die Versteifung nicht mehr auftreten. Dies flihrt zu der Hypothese, dass durch die
Versteifung die Hauptbelastung (iber den Koérper Osteosyntheseplatte und nicht mehr Uber die
verklebte Elektronik tGbertragt. Daher misste sich das Spannungsmaximum zur gleichen Lokalisation,
wie dies bei der Osteosyntheseplatte mit Nut und ohne Elektronik der Fall ist, verschieben. Dies ist
beim Vergleich der Lokalisation der Spannungsmaxima, s. Abb. 78 und Abb. 79, gut erkennbar. Die
kleinere durchschnittliche Spannung im Vergleich zu den anderen Varianten ldsst sich damit auch auf
die unbelasteten Bereiche der Elektronik zuriickfiihren. Die Spannungswerte sowie deren Verhaltnis
zueinander @ndern sich unwesentlich bei den anderen beiden Varianten. Die Streckgrenzen werden
fr keinen der Belastungsfalle Gberschritten. An den Berechnungszeiten ist zusatzlich erkennbar, dass
die steiferen Varianten im Vergleich zu der PEEK-Osteosyntheseplatte deutlich schneller berechnet
werden, was in den vorherigen Simulationen in dhnlicher Weise beobachtet und erldutert wurde. Auch
hier wirden die potentielle Schwachstelle durch die Simulation nachgewiesen, woraus
Designempfehlungen abgeleitet werden kdénnen. Ein Losungsansatz wird in der Diskussion und dem
Zwischenfazit der Ergebnisse (s. 4.1.5) prasentiert.

Tabelle 12 FEM-Simulation: Torsionsbelastung der Osteosyntheseplatte aus Titan mit 5 Nm

Osteosynthese- | Maximale Durch- Maximale Durch- Berechnungs-
platte Variante | Spannung | schnittliche | Verformung | schnittliche zeit
[MPa] Spannung [mm] Verformung
[MPa] [mm]

Mit Nut und mit | 123,29 5,3463 0,53307 5,2456 4min33s-6
Elektronik 1072 Iterationen
Mit Nut und | 139,26 33,64 0,32301 8,5578 4s5-1
ohne Elektronik 1072 Iterationen
Ohne Nut 101,81 29,449 0,27728 8,0791 3s-1

1072 Iterationen
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Die maximale Verformung sowie die durchschnittliche Verformung sind aufgrund der Versteifung
deutlich geringer im Vergleich zur PEEK-Platte unterscheidet sich ansonsten qualitativ nicht von dieser.
Daher wird diese nicht weiter analysiert.

Abb. 78 FEM-Simulation: Spannungsverteilung auf der Osteosyntheseplatte aus Titan mit Nut und mit Elektronik unter einer
Torsionsbelastung von 5 Nm (VergréfSerter Ausschnitt)
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Abb. 79 FEM-Simulation: Spannungsverteilung auf der Osteosyntheseplatte aus Titan mit Nut und ohne Elektronik unter
einer Torsionsbelastung von 5 Nm (Vergréf3erter Ausschnitt)

4.1.4.3 Axiale Belastung

Die letzte untersuchte Einzelbelastung ist eine Stauchung durch axiale Belastung. Die Ergebnisse sind
in Tabelle 13 dargestellt. Im Vergleich zu anderen beiden Belastungssituationen fallen die Spannungen
und Verformungen um mehr als den Faktor 30 geringer aus. Die ldsst auf eine hohe axiale Steifigkeit
schlieBen. Daher sind axiale Belastungen fiir die mechanischen Untersuchungen und die Messung der
indirekten Knochensteifigkeit weniger von Bedeutung als Torsions- und Biegebelastung.
Nichtsdestotrotz hat dies einen Einfluss, der im Folgenden analysiert und diskutiert werden soll.

Die Osteosyntheseplatte mit Nut und mit Elektronik hat im Vergleich zu den anderen Varianten eine
ca. 12-mal héhere Spannung, was auf Spannungsmaxima in der verklebten Elektronik schliefSen lasst.
Das Maximum findet sich bei der optischen Analyse auf einen sehr kleinen Bereich an dem Ubergang
vom Kupferkabel zur Epoxidharzverklebung. Dieses Maximum ist daher héchstwahrscheinlich direkt
durch die Kontakteinstellungen beeinflusst und daher ist die genaue Ubertragbarkeit auf die Realitét
zu hinterfragen. Die Streckgrenze des Kupfers wird laut der Simulation knapp erreicht. Die
durchschnittliche Spannung ist insgesamt in dieser Variante mit Nut und mit Elektronik auch deutlich
groRer. Sowohl der Punkt der maximalen Spannungen als auch die durchschnittliche Spannung lassen
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vermuten, dass die Hauptspannungen sowohl durch die Elektronik als auch durch den Plattenkorper
geleitet werden und somit gréRere Bereiche belasten. Abgesehen von dem globalen Maximum ist
keine weitere Spannungsspitze in Platte vorhanden. Die Spannungsverteilung auf dem Plattenkorpus
ist aufgrund der Verteilung der Hauptbelastung bei allen Plattenvarianten dhnlich.

Tabelle 13 FEM-Simulation: Axiale Belastung der Osteosyntheseplatte aus PEEK mit 50 N

Osteosynthese- | Maximale Durch- Maximale Durch- Berechnungs-
platte Variante | Spannung | schnittliche | Verformung | schnittliche zeit
[MPa] Spannung [mm] Verformung
[MPa] [mm]

Mit Nut und mit | 36,357 2,7402 0,25821 2,2805 4minlls-6
Elektronik 107 Iterationen
Mit Nut und | 3,1802 0,45923 0,58911 0,15818 6s-4
ohne Elektronik Iterationen
Ohne Nut 2,9572 0,35218 0,41955 0,12105 5s-3

Iterationen

Die Unterschiede zwischen der Osteosyntheseplatte mit Nut und ohne Elektronik und ohne Nut fallen
deutlich geringer aus. Die Nut fuhrt zu leicht héheren Spannungen und Verformungen. Der Vergleich
der Spannungsverteilung auf der Osteosyntheseplatte zeigt eine gleichméaRige Verteilung, welche am
Rand der Schraubldcher das globale Maximum ausbildet. Daher wurde fiir die Oberflachenspannung
lediglich durch die reprasentative Darstellung Abb. 80 dargestellt.

.2021 15:02

3,1802 Max
2,827

24739

2,1208

1,7676

1,4145

1,0614

0,70824
0,35511
0,0019781 Min

A

Abb. 80 FEM-Simulation: Spannungsverteilung auf der Osteosyntheseplatte aus PEEK mit Nut und ohne Elektronik unter
einer Axialbelastung von 50 N
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Qualitativ ist die Verformung fir alle Plattenvarianten gleich, weshalb auch hier nur eine
reprasentative Darstellung fiir die Variante der Osteosyntheseplatte mit Nut und Elektronik gewahlt
wurde (s. Abb. 81). Die Verformung, Maximale und Durchschnittliche, sind in der Variante mit der Nut
und der Elektronik ca. um den Faktor zwei geringer als bei den anderen Plattenvarianten. Dies ldsst
sich mit einer Versteifung durch die Kupferdrahte erkldaren. Die Schwachung durch die Nut,
ausgedriickt in der Steigerung der Verformung zwischen den anderen beiden Varianten, liegt bei ca.
25 %.
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Abb. 81 FEM-Simulation: Verformung der Osteosyntheseplatte aus PEEK mit Nut und mit Elektronik unter einer axialen
Belastung von 50 N

Die Ergebnisse der Spannungen und Verformung auf der Titanplatte unter axialer Stauchung in Tabelle
14 differenzieren sich von denen der PEEK-Platte. Die maximale Spannung ist bei der Variante mit Nut
und Elektronik nur ca. dreifach so groR. Die grolRe Differenz lasst vermuten, dass das Maximum sich
wieder im Bereich der Elektronik und Verklebung befindet. Die optische Analyse bestatig, dass das
Maximum am Ubergangsbereich von dem Kupferkabel zur Verklebung entsteht (s. Abb. 82). Das
bedeutet, dass trotz der Versteifung durch das Einflihren von Titan statt PEEK die hochste Belastung
im Elektronikverbund auftritt. Allerdings ist dies wieder teilweise mit den Kontaktbedingungen
verbunden, welche die Realitdt nicht exakt widerspiegeln.

Abb. 82 FEM-Simulation: Spannungsverteilung auf der Osteosyntheseplatte aus PEEK mit Nut und mit Elektronik unter einer
Torsionsbelastung von 5 Nm (Vergréf3erter Schnitt)

Die maximale Spannung der Variante mit Nut ohne Elektronik ist um 0,2185 MPa gréRer als in der
Variante ohne Nut, was einer Steigerung von ca. 8,6 % entspricht. In keinem Fall wird eine Streckgrenze
der Materialien erreicht, d. h. alle Verformung bewegen sich im elastischen Bereich. Die Verteilung der
Spannung an der Oberflache der Platte ist fiir alle drei Plattenvarianten dhnlich, weshalb Abb. 83
stellvertretend die Spannungsverteilung fiir alle Varianten zeigt.

Dass die durchschnittliche Spannung und durchschnittliche Verformung der Variante mit Nut und mit
Elektronik niedriger liegt, ist auf die insgesamt geringere Belastung der Elektronik zuriickzufiihren. Die
Verformung verhdlt sich qualitativ dquivalent zur PEEK-Platte, weshalb auf diese nicht detailliert
eingegangen wird. Es wird auch bei der Titanplatte ein versteifender Einfluss der verklebten Elektronik
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von ca. 2,3 % sichtbar, wobei die Variante ohne Nut insgesamt deutlich steifer ist. Dies driickt sich
durch eine 28 % Erhéhung der maximalen Verformung bei Einbringung der Nut aus.

Tabelle 14 FEM-Simulation: Axiale Belastung der Osteosyntheseplatte aus Titan mit 50 N

Osteosynthese- | Maximale Durch- Maximale Durch- Berechnungs-
platte Variante | Spannung | schnittliche | Verformung | schnittliche zeit
[MPa] Spannung [mm] Verformung
[MPa] [mm]

Mit Nut und mit | 7,3076 0,16493 1,3835-102% | 1,3244-103 | 3min47s-5

Elektronik Iterationen

Mit Nut und | 2,747 0,41939 1,4158-102% | 3,784-10% |4s-1

ohne Elektronik Iterationen

Ohne Nut 2,5285 0,35487 1,0753-102% | 3,0108 - 103 | 3s-1
Iterationen

24112021 15:17
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Abb. 83 FEM-Simulation: Verformung der Osteosyntheseplatte aus Titan mit Nut und ohne Elektronik unter einer axialen
Belastung von 50 N

4.1.4.4 Kombinierte Belastung

Nach den Einzellasten wurde eine kombinierte Belastung, bestehend aus jeweils einem Drittel der drei
Einzelbelastung, aufgebracht. Die Ergebnisse fiir die PEEK-Platte sind in Tabelle 15 aufgelistet. Es ist
erkennbar, dass das Maximum der Osteosyntheseplatte mit Nut und mit Elektronik sich im Bereich der
Elektronik und Verklebung befindet. Durch eine Schnittanalyse kann der genaue Bereich als Ubergang
der Verklebung der Elektrode zur PEEK-Kapillare bestimmt werden (s. Abb. 84). Dies ist der gleiche
Bereich, der auch bei der Torsionsbelastung der PEEK-Platte ein globales Maximum aufbaut, weshalb
an dieser Stelle lediglich auf die gleiche Erklarung (s. 4.1.4.2) verwiesen wird. Der Unterschied zwischen
den Spannungsmaxima der Variante ohne Nut bzw. mit Nut und ohne Elektronik betragt 9,936 MPa,
was eine Steigerung von ca. 19 % darstellt. Da sich die Maxima an der gleichen Lokalisation (s. Abb. 85)
befinden, ist dies ein weiterer Beleg fiir die Abnahme der Steifigkeit durch die Nut. Da die Lasten
kombiniert wurden, kann die Abnahme nicht auf eine spezifische Steifigkeit bezogen werden.

Tabelle 15 FEM-Simulation: Kombinierte Belastung der Osteosyntheseplatte aus PEEK mit 16,66 N axialer Belastung, 16,66 N
Biegebelastung und 1,666 Nm Torsionsbelastung

Osteosynthese- Maximale Durch- Maximale Durch- Berechnungs-
platte Variante Spannung schnittliche | Verformung | schnittliche zeit
[MPa] Spannung [mm] Verformung
[MPa] [mm]
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Mit Nut und mit | 568,9 13,986 11,977 1,4533 42 min 29 s -
Elektronik 85 Iterationen
Mit Nut und | 62,499 14,673 15,668 4,3482 19 s - 17
ohne Elektronik Iterationen
Ohne Nut 52,563 13,063 13,532 4,0767 16 s - 15
Iterationen

52,5

35

175
5,3121e-8 Min

Abb. 84 FEM-Simulation: Spannungsverteilung auf der Osteosyntheseplatte aus PEEK mit Nut und mit Elektronik unter einer
kombinierten Belastung von Torsion (1,666 Nm), Biegung (16,66 N) und axialer Stauchung (16,66 N) (VergréfSerter Schnitt 2)

Die quantitative Verteilung der Spannungen auf der Oberflache ist sich dhnlich. Daher ist die Variante
der Osteosyntheseplatte mit Nut und ohne Elektronik in Abb. 85 stellvertretend fiir alle Varianten
dargestellt worden. Die durchschnittlichen Spannungen sind bei der Variante mit Nut und ohne
Elektronik am hochsten und fir die Variante ohne Nut am geringsten. Dass die Variante mit Nut und
ohne Elektronik durchschnittlich héhere Spannungen hat, obwohl die maximale Spannung fir die
Varianten mit Nut und mit Elektronik deutlich hoéher liegt, lasst sich mit den unbelasteten Bereichen
der Elektronik erklaren (Chip und umgebende Verklebung, Elektroden), welche die Spannung im Mittel
reduzieren. Dass die Variante ohne Nut die geringsten Spannungen aufweist, kann mit der erhdhten

geometrischen Steifigkeit erklart werden.

heit: MPa
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Abb. 85 FEM-Simulation: Spannungsverteilung auf der Osteosyntheseplatte aus PEEK mit Nut und ohne Elektronik unter
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einer kombinierten Belastung von Torsion (1,666 Nm), Biegung (16,66 N) und axialer Stauchung (16,66 N)

Die maximale Verformung ist bei der Variante mit Nut und ohne Elektronik am gréoRten und in der
Variante mit Nut und mit Elektronik am niedrigsten. Die Verformung kommt hauptsachlich durch

Verbiegung und Verdrehung zustande (s. Abb. 86).
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Die durchschnittliche Verformung ist bei der Osteosyntheseplatte mit Nut und mit Elektronik am
geringsten und bei der Osteosyntheseplatte mit Nut am groRten, was sich mit den Ergebnissen der
maximalen Verformung gleicht. Der Abstand zwischen der durchschnittlichen Verformung von der
Variante mit Nut und mit Elektronik ist allerdings deutlich gréRBer im Verhaltnis zu den maximalen
Verformungen. Dies kann mit den unverformten Bereichen der Elektronik begriindet werden.

Die Berechnungszeit zeigt, dass die Variante mit Nut und mit Elektronik am komplexesten zu
berechnen ist, hingegen die Variante ohne Nut am einfachsten. Dies stimmt mit den vorherigen
Beobachtungen lberein.

T: Mehrfachlast: PEEK-Platte ohne Elektronik
Gesamtverformung

Typ: Gesamtverformung

Einheit: mm

Zeit: 1

24.11.2021 16:07

. 15,668 Max
13,927
12,186
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6,9635

52226 :
3,4817 X‘J/’ z
1,7409

0 Min

HE N

0,00 50,00 100,00 (mm)
—
25,00 75.00

Abb. 86 FEM-Simulation: Verformung der Osteosyntheseplatte aus PEEK mit Nut und ohne Elektronik unter einer
kombinierten Belastung von Torsion (1,666 Nm), Biegung (16,66 N) und axialer Stauchung (16,66 N)

Die Ergebnisse der kombinierten Belastung der Titanplatte sind in der Tabelle 16 festgehalten. Die
Spannungen fallen insgesamt niedriger aus als bei der PEEK-Platte. Die maximalen Spannungen der
Varianten mit Nut unterscheiden sich unmerklich um 0,685 MPa, was einer Steigerung durch die
fehlende Verklebung mit Elektronik ca. 1,2 % entspricht. Die dhnlichen Werte fiihren zu der Hypothese,
dass die maximale Belastung an der gleichen Stelle auftritt — dies wird durch eine optische Analyse,
stellvertretend durch Abb. 87 dargestellt, bestatigt. Der Ort der maximalen Spannung ist der Rand des
hinter der Einspannung liegenden Schraubenloches auf der zur ausgerichteten Nut ausgerichteten
Seite. Daraus kann geschlossen werden, dass die Hauptbelastung durch den Plattenkérper und nicht
durch die verklebte Elektronik geleitet wird. Daher werden keine deutlich hdheren Spannungsmaxima
erreicht. Dies kann mit der hoheren Steifigkeit der Platte im Vergleich zu der verklebten Elektronik
begriindet werden. Die maximale Spannung der Variante ohne Nut tritt ebenfalls an der gleichen
Lokalisation auf. Damit ist die Vergleichbarkeit des Einflusses der Nut auf die Spannung verbessert,
welche sich in dem Fall zwischen Variante mit Nut und mit Elektronik zu der Variante ohne Nut um
7,183 MPa unterscheidet. Dies entspricht einer Steigerung der Spannung von ca. 14,4 %. Die
Streckgrenze von Titan wird durch keine der maximalen Spannungen Uberschritten. Da die Elektronik
nicht belastet wird, ist bei der untersuchten Lastkombination von einer rein reversiblen, elastischen
Verformung auszugehen.

Die durchschnittliche Spannung unterscheidet sich zwischen den Varianten ohne Elektronik zu der
Variante mit Elektronik deutlich. Dies stiitzt die Hypothese, dass die verklebte Elektronik nicht belastet
wird, wodurch der Durchschnitt durch die unbelasteten Bereiche reduziert wird. Die Differenz
zwischen den beiden Varianten ohne Elektronik betragt 1,522 MPa, was mit ca. 12,1 % in einer
ahnlichen GréBenordnung wie die Steigerung der maximalen Spannung liegt.
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Da die Verformung, maximale sowie durchschnittliche, sich qualitativ nicht verandern, sondern durch
die Versteifung lediglich die Verformungen reduziert sind, werden diese hier nicht ausfiihrlicher
diskutiert. Die Berechnungszeiten zeigen abermals die gleiche Verteilung der Komplexitdt der
Berechnung, wobei die Titanvariante durch die hohere Steifigkeit deutlich weniger komplex zu
berechnen ist.

Tabelle 16 FEM-Simulation: Kombinierte Belastung der Osteosyntheseplatte aus Titan mit 16,66 N axialer Belastung, 16,66 N
Biegebelastung und 1,666 Nm Torsionsbelastung

Osteosynthese- | Maximale Durch- Maximale Durch- Berechnungs-
platte Variante | Spannung | schnittliche | Verformung | schnittliche zeit
[MPa] Spannung [mm] Verformung
[MPa] [mm]

Mit Nut und mit | 57,021 3,2991 0,51356 6,3492 -1 5min34s-8

Elektronik 1072 Iterationen

Mit Nut und | 57,706 14,11 0,52074 0,14675 4 s - 1

ohne Elektronik Iterationen

Ohne Nut 49,838 12,588 0,45387 0,13609 3 s - 1
Iterationen

24.11.2021 16:17

57,021 Max
F 50,685

4435

38,014

31,678
F 25,343
19,007

12,671
I 6,3357
2,3628e-9 Min 7 X

0,00 40,00 80,00 (mm)
—
20.00 60.00

Abb. 87 FEM-Simulation: Spannungsverteilung auf der Osteosyntheseplatte aus Titan mit Nut und mit Elektronik unter einer
kombinierten Belastung von Torsion (1,666 Nm), Biegung (16,66 N) und axialer Stauchung (16,66 N)

4.1.5 Zwischenfazit und Diskussion

Am Beginn dieses Kapitel wurden einige Anforderungen an die Osteosyntheseplatten entwickelt:
ausreichende mechanische Stabilitdt, mechanische Belastung des DMS, Schonung des umliegenden
Gewebes durch das Design, ausreichende Flexibilitdt und Steifigkeit der Elektroden, nur gerundete
Kanten und der Weg des geringsten elektrischen Widerstands durch die Fraktur. Fir
Osteosyntheseplatte an kleinen Knochen wie z. B. bei Fingerfrakturen (Inzidenz 117,1/100.000 [172])
ist insbesondere dieser Weg des geringsten elektrischen Widerstands durch die biologischen
Gegebenheiten geometrisch nicht erweiterbar. Deshalb kommt fiir Impedanzmessungen in
bestimmten Fallen nur nicht-leitendes Material in Frage, damit der Stromfluss nicht durch die
Osteosyntheseplatte selbst abgeleitet wird bzw. der Abstand zwischen den Elektroden nicht auf null
absinkt. Die Miniaturisierung ist daher nur mit nicht-leitenden Material wie PEEK moglich. Daher ist
PEEK als innovatives neues Osteosynthesematerial neben dem etablierten Titan eine interessante
zweite Option, welche im Zuge der Entwicklung untersucht wurde.
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Einige dieser Anforderung konnten bereits durch Designentscheidungen umgesetzt werden, so wurde
fir die Einhaltung der modernen Grundsatze der Osteosynthese sich an die (iblichen Abmessungen
von Osteosyntheseplatten im Anwendungsbereich gehalten, es wurden Abstitzpunkte auf der
Plattenunterseite oder keine Auftragung fiir die Elektronik. Die Elektroden wurden so positioniert, dass
der Stromfluss hauptsachlich zwischen diesen und nicht tiber die Schrauben und Osteosyntheseplatte
flieRen. Fiir die Durchmesser der Elektroden wurde sich an K-Drdhten orientiert, welche oft operativ
genutzt werden. Dass die DMS in mechanisch belasteten Bereichen liegen, wurde designtechnisch
umgesetzt und mittels FEM gepriift. Zusatzlich konnten weitere wichtige designtechnische,
entstehende Probleme durch die FEM beleuchtet und weiter analysiert werden.

Es wurde eine Zellkonstante berechnet, sowohl praktisch als auch theoretisch. Diese unterschieden
sich durch verschiedene Effekte stark, welche im Abschnitt 4.1.3 erldutert und in den Simulationen des
Ersatzschaltbildes belegt werden (s. 4.2.2). Daher wurde ein Umrechnungsfaktor fiir die Zellkonstante
bestimmt.

Die FEM-Untersuchungen wurden u. a. durchgefiihrt, um den Einfluss der Nuten und Aussparungen
auf die mechanischen Eigenschaften zu bewerten. Die Torsionsfestigkeit wird durch die Anpassungen
fiir die Elektronik deutlich negativ beeinflusst. Fir die Biegung, welche hohere Spannung verursacht,
werden allerdings nur leichte Veranderungen der Spannung/Steifigkeit festgestellt. Es lasst sich
zusammenfassend feststellen, dass die héchsten maximalen Spannungen der FEM-Simulation im
Bereich der Elektronik auftreten. Wenn die Elektronik belastet wird, Uberschreiten diese die
Streckgrenzen und wiirden somit voraussichtlich zu einem Versagen oder plastischer Verformung der
Elektronik fiihren. Diese maximalen Spannungen entstehen immer am Ubergang zwischen dem
Kupferkabel und dem Epoxidharz, auch wenn sich die genaue Lokalisation je nach Belastungstyp
unterscheidet. Bei der Torsion ist dies im Bereich der PEEK-Kapillare um die Elektrode, in den anderen
Fallen tritt es im verklebten Kabelbereich in der Nut auf. Da diese maximalen Spannungen jeweils am
Ubergang liegen, ist ein starker Einfluss der Kontaktbedingungen unvermeidbar. Die
Kontaktverbindung einer Verklebung zu simulieren ist duBerst komplex, weshalb hier von einer
verstarkten Abweichung der Simulation zur Realitat ausgegangen werden kann, z. B. durch elastisches
Nachgeben des weicheren Epoxidharzes gegeniber dem Kupferkabel. Dies ist durch die feste
Verbindung in der Simulation nur begrenzt moglich. Nichtsdestotrotz ist durch die simulierte, deutliche
Uberschreitung der relativ niedrigen Streckgrenzen von Kupfer und Epoxidharz von groRer plastischer
Verformung bis hin zum Versagen auszugehen. Bei den Belastungstypen Biegung und Torsion treten
auch Spannungen auf, die die Streckgrenze vom PEEK von 90,9 MPa (s. Tabelle 8) hier bei 50 N
Belastung tiberschritten wird. Da hier in den Varianten ohne Elektronik auch dies zu einer plastischen
Verformung fihrt, ist auf lange Sicht bei dieser Belastung auch vom Versagen des Plattenkérpers
auszugehen und damit dem Verlust der eigentlichen Funktion der Stabilisierung. Da die Biegung die
hochsten Spannungen erzeugt, ist diese zu prifen, um die uneingeschriankte Funktion auch bei
hoheren Lasten nachzuweisen, Einflisse auf die EIS-Messung zu quantifizieren und mechanisches
Versagen auszuschlieRen. Es kann aus den Ergebnissen der hochauflésenden Simulation auch bei nicht
vollstandiger Ubertragbarkeit ein unerwarteter Schwachpunkt der Osteosyntheseplatten, die
Lastibertragung auf die Kabel, identifiziert und quantifiziert werden. Bei den instrumentierten
Osteosyntheseplatten aus PEEK wurde eindriicklich gezeigt, welchen Einfluss die Verklebung auf die
Elektronik, insbesondere auf die Kupferkabel und deren Umgebung, hat. Dies lasst vermuten, dass
auch wenn eine gewisse Flexibilitat des Uberganges der Verklebung vorhanden ist, diese Stellen unter
Belastung versagen kdnnten. Die genauen Eigenschaften des Uberganges der Verklebung sind leider
extrem komplex und nicht eindeutig steuerbar im Herstellungsprozess.
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Die Titanplatte verhalt sich deutlich steifer, was zu einer Entlastung der Elektronik fiihrt. Die Elektronik
wird daher in allen Simulationen mit der Titanplatte nicht belastet. Einzige Ausnahme bildet die axiale
Belastung, welche insgesamt aber zu deutlich niedrigeren Spannungen fiihrt als die Biege- oder die
Torsionsbelastung (vgl. nachfolgende Tabelle). Die maximalen Spannungen sind daher teilweise
deutlich niedriger in der Titanplatte. Als Lokalisation der maximalen Spannung ist fiir die kombinierte
Belastungen und die Biegebelastung jeweils der Rand des zweite Schraubenloches direkt nach der
Einspannung auf der Nut-zugewandten Seite identifiziert worden. Fir die Torsion ist dies der mittlere
Bereich zwischen den Elektrodenléchern in der tiefsten Stelle der Nut. Dies sind exakt die Bereiche,
welche durch eine Verbreiterung der Osteosyntheseplatte mechanisch verstarkt worden sind. Damit
lasst sich festhalten, dass das Design der Uberbelastung und plastischen Verformung entgegenwirkt.
Aullerdem kann fiir die Biegebelastung die maximale Spannung durch Nutzung der weiteren
Schraubenlécher minimiert werden. Da mehr Schrauben zu einer besseren Lastverteilung fiihren, kann
dies auch zu geringeren Spannungen und Verformungen bei Torsionsbelastungen filihren. Die
maximalen Spannungen liegen bei den Titanplatten weit unter der Streckgrenze von 315 MPa (s.
Tabelle 8), weshalb davon auszugehen ist, dass hohere Belastungen — nach der Simulation von bis zu
111,6 N (Biegung), 127,7 N (Torsion), 2157,5 N (Axial) und 276,3 N (gleichmaRig kombiniert) — nur
reversible Verformungen erzeugen wiirden. Eine Ubersicht der héchsten Maximalspannungen sowie
deren prozentuale Abnahme durch andere Belastungssituationen je Variante (Titan und PEEK
getrennt) wird in der folgenden Tabelle 17 dargestellt:

Tabelle 17 FEM-Simulation: Vergleich der maximalen Spannungen zwischen den verschiedenen Osteosyntheseplatten
Varianten und den verschiedenen Belastungstypen

Osteosyntheseplatte Varianten Biegung Torsion Axiale Stauchung Kombiniert
aus PEEK [MPa] [MPa] [MPa] [MPa]

Mit Nut und mit Elektronik 1149,3 1832,6 36,4 568,9

62,7 % 100 % 0,02 % 31%
Streckgrenze iiberschritten? Ja Ja Nein Ja
Mit Nut und ohne Elektronik 125,9 144,9 3,2 62,5

86,9 % 100 % 2,2% 43,1 %
Streckgrenze iiberschritten? Ja Ja Nein Nein
Ohne Nut 126,9 101,5 3,0 52,6

100 % 80,0 % 2,4% 41,4 %
Streckgrenze (liberschritten? Ja Ja Nein Nein

Osteosyntheseplatte Varianten Biegung Torsion Axiale Stauchung Kombiniert
aus Titan [MPa] [MPa] [MPa] [MPa]

Mit Nut und mit Elektronik 141,1 123,3 7,3 57,0

100 % 87,4 % 52 % 40,4 %
Streckgrenze liberschritten? Nein Nein Nein Nein
Mit Nut und ohne Elektronik 142,1 139,3 2,8 57,7

100 % 98 % 2,0% 40,6 %
Streckgrenze iiberschritten? Nein Nein Nein Nein
Ohne Nut 133,0 101,8 2,5 49,8

100 % 76,5 % 1,9% 374 %
Streckgrenze liberschritten? Nein Nein Nein Nein

Von den vier Belastungsszenarien flhrt die Biegung in allen unterschiedlichen Konstellationen immer
zur hochsten Spannung und Verformung. Dies erscheint fiir reale Belastungen auch zu gelten, da die
Steifigkeit des Knochens gegen Biegebelastung am hochsten (E-Modul in die longitudinale
Ausrichtung) ist (s. 2.4.2.1). Daher sollte bei der eindimensionalen Messrichtung des DMS (s. 2.3.2)
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diese Belastung als MessgrofRe aufgenommen werden, was eine entscheidende Designentscheidung
fir die Messung der indirekten Fraktursteifigkeit ist. Dementsprechend wird der DMS parallel zur
Knochenachse angeordnet. Dies flihrt auch dazu, dass axiale Belastungen gemessen werden. Da diese
allerdings zu sehr geringen Spannungen im Gegensatz zur Biegung fiihren, kann davon ausgegangen
werden, dass der Einfluss vernachladssigbar ist.

Das durch die hochauflésenden FEM-Simulationen aufgedeckte Problem durch den tberproportional
ausgepragten Kraftfluss durch die Verkabelung kann bei zukiinftigen Designs umgangen werden,
indem die Kupferdrahte mit einem gewissen Spiel innerhalb von Réhren verklebt werden, wodurch die
Kraftlibertragung (iber die Plattenkorpusse umgeleitet wird. Diese Rohren konnen die Drahte von der
Platte entkoppeln und somit die mechanische Belastung auf den Plattenkorpus umlagern. Damit
wirden die hohen Belastungen vermieden werden. Somit konnte mithilfe der Simulation der
Schwachpunkt der Konstruktion erfolgreich identifiziert, eine quantitative Bewertung durchgefiihrt
und in Designempfehlung fiir nachfolgende Demonstratoren umgewandelt werden.

Die Auswirkung dieser Designanderung wurde nachfolgend durch eine FEM-Simulation Gberprift, um
weitere nachteilige Effekte auf das Design auszuschliefen. Da Luft, welche die Kabel innerhalb der
Rohren umgeben wiirde, nicht problemlos in Festkorpersimulationen eingefiigt werden kann und bei
keinem vorhanden Materierial durch die Verformung eine nicht-definierte Kontaktstelle entstehen
wiirde, wurde auf die Kabelstruktur in dieser Simulation verzichtet, um den beschriebenen Status
vereinfacht darzustellen. Dies hat auch zur Folge, dass deutlich weniger Elemente berechnet werden
missen, wodurch Komplikationen durch den GréRenunterschied der Strukturen reduziert werden
konnten. Die Ergebnisse der Spannungsverlaufe (ber die Plattenkorpusse sind in Abb. 88 fiir die
Osteosyntheseplatte aus PEEK und in Abb. 89 fiir die Osteosyntheseplatte aus Titan dargestellt. Diese
zeigen, dass die Punkte der maximalen Belastung jeweils an den Schrauben- (Biegung, Axiallast &
kombinierte Last) bzw. Elektrodenléchern (Torsion) liegt.

Tabelle 18 FEM-Simulation: Ubersicht iiber die Spannungen und Verformungen unter Verwendung eines Kabelkanals, der die
Belastung von den Kupferkabeln verhindert

Material Biegelast Torsion Axiallast Kombinierte Last
Spannung Verformung | Spannung Verformung Spannung Verformung Spannung Verformung
[MPa] [mm] [MPa] [mm] [MPa] [mm] [MPa] [mm]

PEEK 138,18 33,05 158,66 | 8,03 3,23 0,43 70,00 13,77

Titan 159,2 1,44 146,69 | 0,32 3,08 0,01 72,42 0,52
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Abb. 88 FEM-Simulation: Spannungen der PEEK-Osteosyntheseplatte unter der Annahme, dass die Kabel mechanisch
unbelastet bleiben unter Spannung (A), Torsion (B), Axiallast (C) und einer Kombination dieser Lasten (D)
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Abb. 89 FEM-Simulation: Spannungen der Titan-Osteosyntheseplatte unter der Annahme, dass die Kabel mechanisch
unbelastet bleiben unter Spannung (A), Torsion (B), Axiallast (C) und einer Kombination dieser Lasten (D)
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Die Simulationsergebnisse liegen in einem Rahmen von ca. £ 10 % innerhalb der Ergebnisse der
Variante ,,mit Nut und ohne Elektronik” (vgl. Tabelle 17 & Tabelle 18), was als Abweichung nach 3.6
eine gute Simulation auszeichnet. Die Spannungsverteilung dhnelt den bereits vorher untersuchten
Platten mit Nut und ohne Elektronik. Die Ergebnisse belegen, dass keine nachteiligen Effekte durch die
Einfassung der Kabel in R6hren entstehen, aber das Problem der Belastung der Kabel selbst gelost ist.
Alternativ kdnnte auch ein weicheres Material zum Einbetten der Elektronik verwendet werden, z. B.
Silikon, wodurch die Ubertragung der Last minimiert wird. Dies wiirde allerdings auch die Ubertragung
der Last auf den DMS minimieren. Das Querschnittsbild (s. Abb. 90) zeigt die weiterhin hohe Belastung
des DMS unter Biegelast im Messaufbau sowie dass keine erhohten Lasten um den
kabelummantelnden Epoxidharz-Verguss auftreten. Somit konnte fiir das identifizierte Problem ein
Losungsweg entwickelt und lGberprift werden.

Vergleichsspannung

Typ: Vergleichsspannung (von Mises)

Einheit: MPa

Zeit: 1

24.11.2023 14:01

138,18 Max
122,83
107,48
92,123
76,769
61,416

0,000 3,000 6,000 (mm)
I — \
1,500 4,500

Abb. 90 FEM-Simulation: Querschnitt durch die Osteosyntheseplatte aus PEEK in der Variante mit Kabelkanal unter
Biegebelastung, der rote Bereich markiert den DMS

Die PEEK Osteosyntheseplatte bietet viele Vorteile durch die niedrige elektrische Leitfahigkeit und
Rontgendurchlassigkeit, allerdings sind die mechanischen Eigenschaften, insbesondere die Steifigkeit
und Streckgrenze, deutlich geringer (s. Tabelle 8). Dies flihrt dazu, dass um eine gleichwertige
mechanische Osteosyntheseplatte einzusetzen, die geometrischen Dimensionen deutlich erhoht
werden missten, insbesondere um die Torsions- und Biegesteifigkeit zu erhéhen. Die Schlussfolgerung
eines dhnlichen mechanischen Verhaltens aus der Uberlegung, dass die mechanischen Kennwerte, wie
das E-Modul oder das Schubmodul, des Materials Knochen dhnlich zu den Kennwerten des Materials
PEEK sind, ist nur korrekt, wenn die gleiche Geometrie verwendet wird (s. 2.1.3). Dies wiirde aber bei
der OP deutlich gréRere Schadigungen hervorrufen, da viel mehr Platz bendtigt wird, um
beispielsweise eine rohrenartige Struktur einzubringen. Bei Osteosyntheseschrauben aus PEEK wiirde
durch die ahnlichen mechanischen Eigenschaften u. U. ein lokaler Lockerungseffekt durch Abbau der
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Knochenmasse verhindert werden kdnnen. Daher ist ein Material mit einer deutlich hheren Steifigkeit
und Festigkeit als Knochen fiir Osteosyntheseplatten wiinschenswert, damit auch kleinere
Querschnitte die mechanischen Eigenschaften des Knochens nach der Fraktur ersetzen kdnnen. Titan
bietet sich mit seinen mechanischen und biokompatiblen Eigenschaften an, auch wenn damit Vorteile
wie Rontgendurchldssigkeit und niedrige elektrische Leitfahigkeit verloren gehen. Da die
Hauptaufgabe einer Osteosyntheseplatte das Zusammenbringen und die Stabilisierung des Knochens
sind (s. 2.5), sind die mechanischen Eigenschaften wichtiger flir die Funktion als die Vorteile, die durch
die Verwendung des Materials PEEK entstehen.

Daher bieten sich fiir die Anwendung des Material PEEK Frakturen an, an denen keine hohen
mechanischen Lasten auftreten. Beispiele hierfiir sind Frakturen am Kopf oder an Fingern. Fiir diese
Anwendungsfalle ist insbesondere die Impedanzmessung der Fraktur interessant, da sehr kleine bzw.
keine mechanischen Belastungen die Bestimmung der Fraktursteifigkeit und somit die Funktion des
DMS nicht ermoglichen. Ein langfristiger Vorteil von PEEK Osteosyntheseplatten ist, dass bei diesen die
Schrauben zukiinftig mit zusatzlichem Fertigungs- und Herstellungsaufwand als Elektroden genutzt
werden konnen, z. B. durch teilisolierte Schrauben und leitenden Gewinde-Inlays, welche eine
innenliegende Kontaktierung mit der Elektronik besitzen. Bei Titanplatten ist durch die Materialwahl
einerseits eine weitere Isolationsschicht zwischen Inlay und Plattenkérper notwendig, anderseits sind
viele weitere designtechnische Herausforderung zu l6sen (s. 2.5.3). Zuséatzlich ist hier die
Wahrscheinlichkeit deutlich hoher, dass Leckstrome und operative Beschadigungen der
Isolationsschichten zu einem Stromfluss durch die Osteosyntheseplatte statt durch die Fraktur flihren,
da die Osteosyntheseplatte deutlich besser leitet als das Gewebe. Daher eignet sich PEEK durch seine
dielektrischen Eigenschaften deutlich besser fiir instrumentierte Implantate, muss dafiir allerdings
eine VergroRRerung der Abmessungen in Kauf nehmen, um den mechanischen Belastungen standhalten
zu kénnen. Ob dies medizinisch gerechtfertigt ist, ist lokalisations- und fallabhangig und kann daher
nicht pauschal beantwortet werden. Insbesondere fiir Platten am Finger, wo keine groRen erwartbaren
mechanischen Lasten wirken, aber kein Platz flir designtechnischen MaRnahmen zum Festlegen des
Stromflusses durch die Fraktur statt durch den Plattenkorpus zur Verfligung steht, ware PEEK als
Material gut geeignet. Mit der fortschreitenden Miniaturisierung, z. B. durch Nuten in der
Osteosyntheseplatte oder durch Komprimierung der Elektronik, konnte dies als Anwendungsgebiet
zukinftig in Frage kommen.
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4.2 Verifikation der Funktionsfahigkeit von der entwickelten Osteosyntheseplatte
Dieser Abschnitt besteht aus drei Teilen:

1. eine Fraktursimulation, um den Nachweis der Unterscheidbarkeit der Heilungsphasen einer
Fraktur mittels EIS zu erbringen;

2. die Bestimmung von Ersatzschaltbildern, um die gemessenen Ergebnisse mit den elektrischen
Eigenschaften der vermessenen Bereiche zu verifizieren;

3. einer Uberpriifung der vollstindigen Funktion (DMS und EIS) der entwickelten Platte im
Hinblick auf die gegenseitige Beeinflussung.

Humane In-vivo-Versuche sind flr innovative Prototypen in der Forschung nicht ohne
auBerordentlichen  Mehraufwand moglich, da die grundlegenden Sicherheits- und
Leistungsanforderungen, welche nicht in vivo nachgewiesen werden sollen, regulative Voraussetzung
fir diese Testungen sind. Dies inkludiert bspw. die Nutzung eines QMS-Systems bei der Entwicklung,
Nachweise zur biologischen, elektrischen und mechanischen Sicherheit sowie viele andere Nachweise
der Einhaltung des aktuellen Stands der Technik (s. 2.6 & 4.3). In-Vivo-Messungen am Menschen
bendtigen ein fast vollstandig zertifiziertes Produkt, welches einen sehr hohen Entwicklungsstand
besitzt und schon kurz vor der Anwendung auf dem Markt ist. Flir Forschungsfragen ist eine In-Vivo-
Testung daher typischerweise nur fir zertifizierte Medizinprodukte moglich und somit der In-Vitro-
Test die realitdtsnachste Alternative. Es wurde sich mit vielfdltigen MaRnahmen bemiiht, moglichst
realitdtsnah Daten zu gewinnen (s. 3.8). Trotzdem wird in der Wissenschaft darauf verwiesen, dass
Unterschiede zwischen lebendigen und toten Geweben bestehen [60, 90], wodurch kein direkter
Vergleich zu In-vivo-Messungen moglich ist, sondern lediglich eine gute Approximation. Beispielsweise
ist der Flussigkeitshaushalt in totem Gewebe nicht mehr gegeben, da Verbindung zum restlichen
Koérper zum Regulieren fehlt. Daher wurde mit einem grofRen Aufwand wahrend Transport, Lagerung
und Testung versucht, den urspriinglichen Status der Testobjekte beizubehalten und diese vor dem
Austrocknen zu bewahren. Zusatzlich wurde der Effekt qualifiziert, um die Auswirkungen
abzuschatzen. Ein weiteres, nicht-reversibles Beispiel ist der Verlust der Alpha-Dispersion nach dem
Tod des Gewebes. Trotzdem kann ein aufgrund der Ahnlichkeit von Schweine- und Mensch-Femur ein
Modell erstellt werden, welches die Frakturheilung eines Menschen gut simuliert und mit welchen
Erkenntnissen (iber die erwartbaren In-vivo-Messergebnisse gewonnen werden kénnen. Aufgrund
dieser Modellauswahl kann das Ergebnis als sehr reprdsentativ angesehen werden (s. 3.8). Des
Weiteren kann dieses Modell zukinftig auch fiir andere Osteosyntheseplatten-Typen verwendet
werden und somit die Vergleichbarkeit von In-Vitro-Testung insgesamt erhdhen.

Aufgrund der schon zahlreich vorhandenen Messwerte fiir die elektrischen Eigenschaften von den
unterschiedlichen Gewebetypen des Knochens wird darauf verzichtet, weitere elektrische
Eigenschaften anzugeben, da diese aufgrund der realitditsnahen Messanordnung aus den
Messergebnissen nicht eindeutig zu einer stromiibertragenden Flache, unabhangig ob kapazitiv oder
resistiv, bestimmbar sind. Der Einfluss dieser GroRRe und weiterer Einflussfaktoren wird in den
Simulationen des Ersatzschaltbildes deutlich dargestellt und diskutiert (s. 4.2.2). Es werden die
Ergebnisse daher mit der absoluten Impedanz und dem Phasenwinkel angegeben.

4.2.1 Fraktursimulation: In-vitro-Messungen am Femur eines Schweines

In diesem Abschnitt werden die Ergebnisse der In-vitro-Messungen der elektrischen Impedanz in Form
eines Bode-Diagramms mit den Absolutwerten und der Phasenverschiebung dargestellt. Detaillierte
Informationen (iber den Messaufbau und -parameter sind in 3.8 beschrieben. Es wurden Messungen
im Frequenzbereich zwischen 0,1 Hz bis zu 1 MHz durchgefiihrt, wobei pro Dekade zehn Messpunkte
aufgenommen wurden. Fiir hochohmige Messungen ist die Genauigkeit und Fehlerabweichung der
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Messung durch das Messgerdt nicht eindeutig definiert (s. 11.4). Daher oder aufgrund von
Fehlermeldungen des Messequipments wurden teilweise die Ergebnisse im Bereich zwischen 100 kHz
und 1 MHz nicht dargestellt. Zu Beginn werden Ergebnisse der Voruntersuchung und der
Langzeitmessung erldutert und daraus Erkenntnisse fiir die Messungen der simulierten Fraktur (s.
3.8.3) gewonnen. Im Anschluss werden die Ergebnisse der Fraktursimulation beschrieben.
AbschlieBend werden in einem Vergleich der Messergebnisse, welche die unterschiedlichen
Heilungsphasen einer Fraktur imitieren, die Daten erlautert und ins Verhaltnis zum aktuellen Stand der
Forschung (vgl. 2.5.3) gesetzt.

4.2.1.1 Voruntersuchungen und Langzeitmessung

Durch die Varianz und Anzahl der einstellbaren Parameter bei den EIS-Experimenten (s. Abschnitt 3.5)
ist es notwendig Voruntersuchungen durchzufiihren, um ideale Parameter fiir die Messung einer
simulierten Heilung einer Knochenfraktur zu finden. Ein weiteres Ziel ist die Begrenzungen der
Einsatzmoglichkeiten der Technik, um die dafiir geltenden Bedingungen fir die EIS-Experimente zu
definieren. Fiir alle Voruntersuchungen wurde die Diaphyse eines Femurs von einem Schwein genutzt,
um moglichst wenig Differenzen zu den Untersuchungen der Fraktursimulation zu erzeugen. Weitere
Details des Messaufbaus fir die Voruntersuchungen und Langzeitmessungen finden sich in Abschnitt
3.8.3.

Im ersten Schritt wurde der Einfluss der Amplitude des Eingangssignals betrachtet. Grundsatzlich gilt,
dass eine Erhéhung des Eingangssignals das SNR (s. 2.3.3.1) verbessert und somit erstrebenswert ist.
Es gibt allerdings flr das maximale Eingangssignal bei diesen Versuchen einschrankende Faktoren,
wodurch ein biologischer und ein technischer Grenzwert ableitbar sind. Der biologische Grenzwert
leitet sich zum einem daraus ab, dass die Untersuchung nicht gewebeschadlich sein darf.
Spannungen < 100 mV (quadratischer Mittelwert — QMW) sind fiir Gewebe unschéadlich [12, 41].
Allerdings soll die abfallende Spannung auch nicht die umgebenden Nerven reizen, deren
Aktionspotenzial zwischen ca. -70 mV bis 30 mV variiert. Die Spannbreite entspricht auch 100 mV,
damit allerdings in ndherer Umgebung keine synaptischen Prozesse ausgel6st werden, sollte die
maximale Spannungsanderung geringer als 100 mV ausfallen. Zum Auslosen eines Aktionspotenzials
werden zwar nur 30 mV bendtigt, diese fallen allerdings im Messsystem (ber 2 cm ab, sodass der
Spannungsabfall Gber einen Zellkorper (einige Mikrometer) um ein Vielfaches geringer ausféllt. Die
technische Grenze wird durch die fur die Ermittlung einer Impedanz notwendigen Kriterien der
Linearitdat und Stabilitdt (s. 2.3.3.1) bestimmt. Ein nicht-linearer Bereich wird oftmals bei
Werten = 10 mV (QMW) erreicht. Dies ist allerdings abhangig von dem Elektrodenmaterial und der
Elektrolyt-Losung [41, 58]. Fiir Platinelektroden ist bei 50 mV ein lineares Verhalten nachgewiesen,
wobei hohere Amplituden zu einer starken Verringerung der Impedanz im niedrigfrequenten Bereich
gefiihrt haben. Daher wurde eine Amplitude von 50 mV fir Platinelektroden als optimal fir die
Stabilitat beschrieben mit relativen Standardabweichungen von unter 5 % [58]. Aufgrund dieser beiden
Grenzen wurden zwei Amplituden festgelegt und getestet, um den Einfluss auf des SNR auf das
Ergebnis zu untersuchen und zu bewerten ohne die technische noch die biologische Grenze zu
Uberschreiten: 10 mV und 50 mV. Bei geringem Einfluss auf das Ausgangssignal wird die niedrige
Spannungsamplitude bevorzugt, um eine erhdhte Sicherheit zu erreichen. Bei deutlich sichtbarem
Einfluss kann die groRere Amplitude genutzt werden, da diese auch innerhalb der biologischen und
technischen Grenze liegt und die Ergebnisse relevant bleiben.

Die Ergebnisse der Untersuchung sind im Anhang 11.7 in Abb. 131 dargestellt. Der Messungen mit
10 mV und 50 mV Eingangsspannung erzeugen in den niedrig- und hochfrequenten Bereichen dhnliche
Messergebnisse. Die erhéhte absolute Impedanz der Messung mit 10 mV weicht zwischen 10% und 10*
Hz am starksten ab. Hier ist ein Faktor von ca. 6 zwischen den Ergebnissen der absoluten Impedanz der
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aufeinander folgenden Messungen nachweisbar. Diese Schwankungen verdeutlichen, dass keine
vergleichbaren und verlasslichen Messergebnisse mit 10 mV Messignal erreicht werden kénnen. Auf
dieser Varianz basierend ist die Standardabweichung bei den Messungen mit 10 mV deutlich groRer.
Dass die Standardabweichung im mittleren Frequenzbereich sich so viel deutlicher unterscheidet,
weist auf frequenzabhangige ionische Reaktionen hin, welche bei den 10 mV Messungen einen starker
ausgepragten Einfluss auf die Messergebnisse haben. Die Standardabweichung dieser Messung und
Mittelwerte der Messung mit 50 mV Uberschneiden sich durchgidngig. Dies trifft flr jeden
Frequenzbereich zu, sowohl bei der Phasenverschiebung als auch bei den Absolutwerten der
Impedanz. Aus den Messreihen kann abgeleitet werden, dass eine erhdhte Eingangsspannung von 50
mV die Streuung nachweislich sichtbar verringert. Auffallig ist, dass die Standardabweichung in den
mittleren Frequenzen ansteigt und zu den duReren Bereichen abfallt. Eine Hypothese, um dies zu
erklaren, ist, dass lonien, welche besonders stark auf Austrocknungseffekte, chemische Reaktionen an
den Elektroden sowie Dispersionen reagieren, in diesem Frequenzbereich starker die Impedanz pragen
als in anderen Frequenzbereich. Austrocknungseffekte, chemische Reaktionen an den Elektroden
sowie Dispersionen verdandern sich mutmaRlich tGber den zeitlichen Verlauf, was in den nachfolgenden
Untersuchungen erldutert wird. Da diese Auffélligkeit Gber die anderen Messungen koharent erhalten
bleibt, kann davon ausgegangen werden, dass weitere Informationen iber das biologische System aus
dem beobachtbaren Effekt abgeleitet werden kdnnen, welche bei der Interpretation der Daten helfen
kénnen. Dies kann in zuklnftigen Experimenten vertieft untersucht werden. Die einzelnen Testungen
implizieren, dass das Messsignal im linearen Bereich bleibt. Somit wird fiir alle nachfolgenden
Testungen 50 mV als Eingangssignal gewahlt, um die Standardabweichung méglichst gering zu halten.
Eine weitere Minimierung der Streuung kann durch vielfache Messung und anschlieRender Mittelung
erreicht werden. Dies ist aufgrund der Zeitdauer einer Messung (ca. 5 Minuten) problemlos maoglich.
Daher wird die Streuung ab dieser Stelle nicht mehr detailliert dargestellt und nur bei grofRen
Auffalligkeiten weitergehend untersucht.

Als Elektroden wurde ein Stlick Kupferlackdraht (Durchmesser: 0,5 mm), dessen Lack am Ende der
Elektrode thermisch entfernt wurde, eine Stahlnadel (Durchmesser: 0,9 mm) und der verchromte
Kupferdraht, welcher als Elektrode des ersten Prototypens verwendet wurde, eingesetzt. Deren
Einfluss wurde in den nachfolgenden Messungen betrachtet. Die Messergebnisse sind in einer Grafik
(s. Abb. 91) festgehalten. Es ist erkennbar, dass der Messaufbau in Form der Elektroden einen
wesentlichen Einfluss auf das Messergebnis hat. Die Messungen an der Stahlnadel zeigen einen starken
Anstieg der absoluten Impedanz in den niedrigen Frequenzen. Dies fiihrt zu einem Abstand bei 0,1 Hz,
der bis zu zwei GroBenordnung hoher liegt (ca. 1 MQ). Dies kann durch einen teilweisen Kontaktverlust
zwischen der zulaufenden Nadel und dem Knochenmark begriindet sein, was auch zu dem hohen
Anteil an imagindrer Impedanz passt (hochste Phasenverschiebung). Daher werden, um die
Vergleichbarkeit zwischen den Kupferlackdraht und verchromten Kupferdraht darstellbar zu machen,
die absoluten Impedanzen ausgeblendet. Mit diesem Ergebnis kann gezeigt werden, dass eine
Kontaktpriifung durch die Impedanzmessungen durchgefliihrt werden kann. Damit ist ein
Eignungscheck bzw. eine Verifizierung des Messsystems aus den Messdaten ableitbar. Allerdings zeigt
auch der Verlauf der Impedanz des Kupferkabels eine abweichende Phasenverschiebung und deutliche
Unterschiede bei den Absolutwerten. Dies hebt die Wichtigkeit eines stabilen Messaufbaus hervor, um
die Erzeugung vergleichbarer Messdaten sicherzustellen. Somit ldsst sich festhalten, dass die
Elektrodenwahl einen wesentlichen Einfluss auf das Messsignal hat.
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Abb. 91 EIS-Messergebnisse der Voruntersuchung: Betrachtung des Einflusses verschiedener Elektroden (Kupferlackdraht,
Stahlnadel und verchromtes Kupferkabel)

AnschlieBend wurden Experimente durchgefiihrt, um zu priifen, ob unterschiedliche Spaltbreiten
mithilfe der Impedanzanalyse nachweisbar sind. Dies ist in Abb. 92 grafisch dargestellt. Fiir die
Untersuchungen wurde die Diaphyse des Femurs des Schweines mit der Handsdge getrennt. Im
Anschluss wurden mithilfe der Halterung verschiedene Spaltabstinde eingestellt, wobei nach dem
Einstellen immer der geringste Abstand zwischen den beiden Enden des Knochens gemessen wurde.
Es wurde 1 mm, 2 mm und 5 mm Spaltbreiten erzeugt und diese im Anschluss mit Schweineblut
(simuliertes Hamatom) gefiillt, um einen elektrischen Kontakt zwischen den Enden sicherzustellen. Die
Ergebnisse zeigen, dass eine groRere Spaltbreite zu einer niedrigen Impedanz fiihrt. Dies kann trotz
Schwierigkeiten Blut im Knochenspalt zu halten (s. 3.8.3) deutlich mit den elektrischen Eigenschaften
vom Blut (s. Abb. 24) im Verhaltnis der elektrischen Eigenschaften von Knorpel (s. Abb. 26) korreliert
werden. Durch eine geringere Flache wird der elektrische Widerstand proportional erhéht (s. Formel
(15)), was zu einer hoheren absoluten Impedanz im Falle von langeren Abschnitten mit kleinen
Flachenanteil von Blut fihren wirde trotz der besseren elektrischen Leitfahigkeit des Blutes. Allerdings
sind die Verldaufe der Impedanz mit den verschiedenen Spaltbreiten deutlich unterscheidbar. Anhand
der Formel ist erwartbar, dass die Veranderung durch eine abnehmende Flache sich ungefahr linear

verhalt. Durch das Hinzufligen vom Blut hat sich die Impedanz verringert, da Blut im Verhaltnis zu

Knochenmark eine Steigerung der elektrischen Leitfahigkeit von einem Faktor von ca. 4 (%, Abb.

24 & Abb. 26) erzeugt, wobei eine geringe Benetzungsflache diesen Effekt vermindern wird. Dies ist in
den Ergebnissen (Reduktion der Impedanz durch mehr Blut) erkennbar, insbesondere, sodass eine
groRere Veranderung des SpaltmaBes zu ausgepragteren Veranderungen der Impedanz fihrt.
AulRerdem wird somit ersichtlich, dass die Sensitivitat durch ein héheres SpaltmaR erhéht wird, da die
Veranderungen der elektrischen Eigenschaften starker ausfallen. Somit lasst sich festhalten, dass eine
Differenzierung verschiedener Spaltbreiten mittels EIS moglich ist. Allerdings ist diese aufgrund der
multifaktoriellen Beeinflussung der Ergebnisse (Veranderung der Menge, Benetzungsgrad am
Frakturspalt, Eindringen in das Knochenmark, Konglomeration) nicht eindeutig rickwirkend
ermittelbar. Ein weiterer interessanter Aspekt der Messung ist die Steigung im hochfrequenten
Abschnitt. Diese ist durch die sog. Beta-Dispersion erklarbar (s. 4.2.1.3), welche zu einer Abnahme der
Permittivitat fihrt (Anstieg) und einem anschlieBenden Anstieg der Leitfahigkeit (Abfall). Der Anstieg
ist fir alle Messungen erkennbar, der Abfall fiir die Messungen mit einem gréReren Knochenspalt lasst
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sich insbesondere im Hinblick mit den anderen Messergebnissen vermuten. Diese physikalische
Aktivitat des Gewebes zeigt, dass der Verlauf der Ergebnisse durch das Blut im Frakturspalt beeinflusst
wird, was die Einflisse unterschiedlicher Gewebetypen auf die Messung verdeutlicht.
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Abb. 92 EIS-Messergebnisse der Voruntersuchung: Betrachtung des Einflusses verschiedener Spaltbreiten (1 mm, 4 mm, 5 mm)
zwischen den Knochenenden, welche mit Blut gefiillt sind

Nach der Untersuchung zur Differenzierung von unterschiedlichen Spaltbreiten wurde geprift, ob
biologische Materialien, welche im Knochenspalt wahrend der sekundaren Heilung vorkommen,
differenzierbar sind. Hierbei wurde neben Blut auch Faserknorpel aus der Bandscheibe sowie
Bindegewebe der Patellasehne in einen Knochenspalt von 1 mm eingefiigt und mittels EIS vermessen.
Die Ergebnisse von dem wahrend der Heilung vorkommenden Blut und Knorpel sind in Abb. 93
visualisiert. Der Einfluss auf die Absolutwerte der Impedanz ist differenzierbar, wobei die Werte
zwischen 1,3 bis 10 kQ variieren. Der Faserknorpel erzeugt in den hoheren Frequenzbereichen die
niedrigsten Werte der Impedanz. Dies dndert sich bei einer Frequenz von ca. 100 Hz, da in diesem
Bereich Blut die niedrigsten Absolutwerte aufweist. Das zusatzlich vermessene Bindegewebe der
Patellasehne hat durchgangig die hochsten Absolutwerte und ist gut differenzierbar von den anderen
Gewebetypen. Die Phasenverschiebung variiert maximal um ca. 25 °. Alle Phasenverschiebungen sind
deutlich differenzierbar. Es ist eindeutig erkennbar, dass auch kleine Frakturspalte deutlichen Einfluss
auf das Messergebnis in Abhangigkeit von dem flillenden Gewebe haben. Damit wird das Proof of
Principal fir den vorliegenden Demonstrator erbracht. Somit lasst sich festhalten, dass die relative
Differenzierung verschiedener Stadien in der sekundaren Knochenheilung méglich ist.
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Abb. 93 EIS-Messergebnisse der Voruntersuchung: Betrachtung des Einflusses verschiedener Gewebetypen im Knochenspalt
(Faserknorpel, Patellasehne, Blut)

Nachfolgend wurde untersucht, ob neben der relativen Differenzierung auch eine absolute
Differenzierung der unterschiedlichen Gewebetypen im Spalt zwischen den Knochenenden moglich ist.
Hierfur wurde ein zweiter Knochen durchgesagt und eine dquivalente Spaltbreite von 1 mm gewahlt.
Dieser Spalt wurde auch mit Faserknorpel aus der Bandscheibe und Bindegewebe aus der Patellasehne
gefillt und vermessen. Auf Blut wurde aufgrund der Komplexitdt den Knochenspalt abzudichten (s.
3.8.3) verzichtet. Es wurden groRe Differenzen zwischen den Absolutwerten und den
Phasenverschiebungen sowie der Standardabweichung der beiden Knochen festgestellt. Dies lasst sich
mit verschiedenen Umstanden begriinden. Da waren zu einem Unterschied im Messaufbau, z. B. durch
die mechanische Stabilitdt des Anschlusses oder dem Kontakt zwischen Elektroden und Knochen bzw.
Spaltmaterial und Knochenmark, ein groRBer moglicher Einflusspunkt. Zum anderen sind die
Unterschiede der elektrischen Eigenschaften des Gewebes einflussreich. Diese Eigenschaften kénnen
beispielsweise durch starkeres Austrocknen oder eine andere chemische Zusammensetzung zustande
kommen. Somit lasst sich festhalten, dass die absolute Differenzierung verschiedener Stadien in der
sekundaren Knochenheilung schwierig ist. Aufgrund dessen wurde als Entwicklungsparameter fir die
Prototypen der Osteosyntheseplatten eine hohe mechanische Stabilitdt des Anschlusses hinzugefiigt.
AulRerdem wurde im Anschluss bei den Experimenten darauf geachtet, die Bohrung fiir die Elektroden
lediglich durch die Kortikalis und Spongiosa des Knochens einzubringen, sodass die Elektroden beim
Einstecken vollstandig vom Knochenmark ummantelt werden. Es wird aus den Ergebnissen abermals
deutlich, dass eine relative Differenzierung auch bei kleinen Spaltbreiten ermdglicht wird.

Nach den  Voruntersuchungen mit verschiedenen Elektroden, Eingangsamplituden,
Knochenspaltabstdinden und Gewebetypen im Knochenspalt wurden Langzeitexperimente
durchgefiihrt. Die Langzeitexperimente wurden mit einem unfrakturierten Femur und mit einem
durchtrennten Knochen erprobt, wobei der erzeugte Knochenspalt von 2 mm mit Blut gefillt war.
Hierflr wurden im ersten Schritt fir beide Varianten alle finf Minuten drei Messungen durchgefiihrt
Uber einen Zeitraum von ca. einer Stunde. Dabei wurde der Messaufbau nicht verandert. In der
Tendenz hat dies zu einer steigenden absoluten Impedanz gefiihrt, wie dies auch in vorherigen
Untersuchungen ersichtlich ist. Die Ergebnisse von vier aufeinanderfolgenden Messreihen werden in
der nachfolgenden Abb. 94 prasentiert. Es ist erkennbar, dass der Verlauf der Messergebnisse sowohl
bei den Absolutwerten der Impedanz als auch bei deren Phasenverschiebung sehr dhnlich verlaufen.
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Zum Uberpriifen der gewonnenen Erkenntnis, dass der Zeitunterschied zwischen zwei Messungen das
System und das Gewebe mit Knochen fiir die geplanten Experimente keine ausgepragten
Abweichungen in den Messergebnissen erzeugt, wurden die Experimente an einem anderen Knochen
ohne Trennung wiederholt. Die Messwerte zeigen zusatzlich auch die Unterscheidbarkeit der
Ergebnisse durch Neujustierung des Messaufbaus und Anderung des Messobjektes (Knochen). Die
Ergebnisse unterstreichen, dass durch relative Anderungen Heilungsprozesse zwar eindeutig
differenziert werden kdnnen, absolute Messwerte allerdings aufgrund des Einflusses des Zeitpunktes
der Messung schwer interpretierbar sind. Alle Messungen in Abb. 94 zeigen unter 102 Hz und Gber 10°
Hz nahezu identische Absolutwerte und Phasenverschiebungen der Impedanz. Da sich die
nachfolgenden Messreihen nahezu identisch zu den vorherigen Ergebnissen gestalten, ist lediglich von
kleinen Messartefakt durch die zeitliche Verschiebung der Experimente auszugehen. Die hoheren
Abweichungen beim simulierten Himatom kdnnen mit externen Einfllissen, z. B. durch das AbflieRen
von Blut in das Knochenmark oder eine abnehmende Benetzungsflache, erklart werden. Diese
AusreilRer scheinen auch bei gleichmaRigen Messaufbau auftreten zu kénnen. Bei Messungen mit Blut
im Knochenspalt wurde fortan bei allen Experimenten insbesondere auf eine kurze Einwirkungsphase
geachtet. Somit lasst sich festhalten, dass die zeitliche Komponente auf die Messergebnisse innerhalb
eines kurzen Zeitraumes von ca. einer Stunde auch bei unterschiedlichen Knochen, Gewebetypen und
Messaufbauten einen relativ geringen Einfluss hat. Dieses Ergebnis rechtfertigt auch die Nutzung und
Zusammenfiihrung von den Messergebnissen mehrerer Versuchsreihen hintereinander. Insbesondere
bei den ersten Messungen sollte auf einen gleichmaRigen Verlauf geachtet oder die Ergebnisse im
Zweifelsfall bei groReren Anderungen verworfen werden. Der charakteristische Berg im Bereich um ca.
10 kHz findet sich im Vergleich bei den drei Messungen mit Blut wieder (s. Abb. 92, Abb. 93, Abb. 94),
wobei leichte Variation der Frequenzbereiche deutlich werden, welche auch aufgrund von
Abweichungen der Frakturspalten auftreten kénnen.
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Abb. 94 EIS-Messergebnisse der Langzeituntersuchung: Messungen im Fiinf-Minuten-Takt iiber einen Zeitraum von ca. einer
Stunde am durchgdngigen Knochen

Die Langzeitversuche mit dem durchtrennten Knochen mit Blut im Knochenspalt wurden im Anschluss
ausgeweitet auf einen Zeitraum von drei Tagen. Die Messergebnisse vom zweiten und dritten Tag,
jeweils eine Messreihe gemittelt aus drei Einzelmessungen, sind im Anhang (s. Abb. 132) visualisiert.
Die groRen Unterschiede zwischen den Messungen, auch im Vergleich zu den Messreihen am ersten
Tag, werden deutlich. Beim optischen Uberpriifen des Knochenspalts fiel auf, dass das Blut
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eingetrocknet ist, ebenso wie das Knochenmark, was die grolRe Verdanderung der Impedanz erklart.
Dies bedeutet, dass die Komponente Zeit auf lange Sicht einen entscheidenden Einfluss hat, dieser
allerdings bei kleinen Zeitskalen (z. B. eine Stunde) keinen groBen Einfluss ausiibt. Somit lasst sich
festhalten, dass die zeitliche Komponente Uber lange Zeitrdume einen groRen Einfluss gewinnt. Dies
giltinsbesondere, sobald sich das vermessene System verandert, z. B. durch Austrocknung oder Abfluss
vom Blut. Austrocknung ist im entwickelten Testaufbau nicht verhinderbar, wodurch in jedem
Experiment kleine Artefakte auftreten. Daher wurde im Folgenden sehr darauf geachtet, den Einfluss
zu minimieren (schnelle Testphasen, optische Priifung).

Als finalen Vergleich der Messergebnisse der Voruntersuchungen wurden die ersten Messreihen von
drei getesteten Knochen miteinander verglichen. Die Knochen unterscheiden sich durch den Zeitraum
der Lagerung und dem Zeitraum zwischen Messung und Entnahme aus der Kihlung. Es sind deutliche
Unterschiede in den Absolutwerten in hohen Frequenzbereichen erkennbar. Trotzdem sind die
Tendenzen des Messverlaufes gleichbleiben — ein Anstiegt der variabel zwischen 100 Hz und 1 kHz
gipfelt und abschlieBend deutlich abfillt. Die ersten Messungen haben auBerdem in den
niedrigfrequenten Bereichen lediglich geringe Abweichungen, sowohl bei den Absolutwerten als auch
den Phasenverschiebungen. Das Ergebnis zeigt, dass die Differenzen durch den Messaufbau, den
Zeitraum der Lagerung und individuelle Abweichung des Knochens einen grofRen Einfluss auf die
Ergebnisse haben. Nichtsdestotrotz bleiben die Verldufe gleich, sodass eine Unterscheidung zu
anderen Gewebetypen wahrscheinlich bleibt. Somit lasst sich festhalten, dass zur Gewahrleistung der
Vergleichbarkeit der Messaufbau sehr stabil gestaltet werden muss, die Knochen moglichst frisch
getestet werden sollten und dabei insbesondere auf Austrocknung geachtet werden muss. Es wird
aullerdem unterstrichen, dass absolute Werte kaum kategorisiert werden kdnnen, aber die relative
Veranderung der elektrischen Eigenschaften durch die Heilung messbar ist.
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Abb. 95 EIS-Messergebnisse der Voruntersuchung: Vergleich der ersten Messreihen bei unterschiedlichen Knochen

4.2.1.2 Messungen an der simulierten Femurfraktur

Nach der Umsetzung der sich aus den Voruntersuchungen und Langzeitmessung ergebenden
Anforderungen innerhalb der Entwicklung an den Prototypen der Osteosyntheseplatte wurden die
Experimente mit einer simulierten In-vitro-Fraktur eines Femurs vom Schwein mit den finalisierten
Prototypen durchgefiihrt, um die Funktionsfahigkeit und ein Proof of Principle des entwickelten
Prototypens zu demonstrieren. Der verwendete Prototyp ist ausfiihrlich in Abschnitt 4.1 beschrieben.
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Der in den Voruntersuchungen bestimmte Amplitudenwert des Eingangssignals von 50 mV wurde fir
die weiterfihrenden Messungen der simulierten Fraktur gewahlt, da dies zu aussagekraftigeren
Ergebnissen (geringere Streuung) flhrt (s. 4.2.1.1) und trotzdem um den Faktor zwei kleiner ist als die
100 mV, welche bei In-vivo-Tierversuchen mit einer Osteosyntheseplatte genutzt wurden [12]. Dies
wurde auch gemacht, um Nervenstimulation zu vermeiden und die Linearitdt der Messreihen
sicherzustellen. Es wurde fir diese Untersuchung der gleiche Schweineknochen verwendet, um
Variationen aufgrund der individuellen Eigenschaften von verschiedenen Knochen auszuschlieRen.
Daflr wurde ein starkeres Austrocknen des Knochens wahrend der Messungen in Kauf genommen.
Die Spaltbreite fiir die Untersuchungen betragt ca. 2 mm, wobei keine Dislokation (Verschiebung
zwischen den Frakturenden) beobachtbar waren.

Es wurden vor der Durchfiihrung der dargestellten Messungen die frakturnahen Schrauben
eingebracht und die Ergebnisse verglichen mit Messungen ohne frakturnahe Schrauben. Da bei der
Prifung keine Unterschiede erkenntlich wurden, ist davon auszugehen, dass der Pfad des elektrischen
Stromes nicht tiber die Schrauben verlauft.

Die Ergebnisse der drei unterschiedlichen Frakturstadien, gesunder Knochen ohne Fraktur, kurz ,ohne
Bruch”, frakturierter Knochen mit Blut in der Fraktur, kurz ,,mit Hdmatom“ und frakturierter Knochen
mit Knorpel in der Fraktur, kurz ,mit Knorpel“, werden im Folgenden einzeln dargestellt und
beschrieben. Im Anschluss werden diese verschiedenen Stadien der Knochenheilung miteinander
verglichen, um eine Differenzierung durchzufiihren. AbschlieRend werden die Ergebnisse im Vergleich
zu einer leitfahigen Pufferlosung dargestellt. Bei der nachfolgenden Diskussion in diesem Kapitel wird
sich, wenn nicht explizit anders erwahnt, bei exakten Werten immer auf die gemittelten Werte der
Experimenten-Reihen, bestehend aus den flinf einzelnen Experimenten, bezogen.

Die Ergebnisse am vollstandigen Knochen (s. Abb. 96) zeigen, dass sich die absolute Impedanz zwischen
1900 und 6200 Q bewegt. Die Veranderung der absoluten Impedanz ist einerseits auf Variation durch
die Frequenzverschiebung zuriickzufiihren und andererseits auf eine Steigerung der Impedanz durch
die zeitliche Differenz zwischen den Experimenten. Die Steigerung lasst sich neben anderen Aspekten
auf Austrocknungseffekte zurlckfiihren. Ein anderer Erkldrungsansatz sind elektrochemische
Reaktionen von den Elektroden mit der Elektrolyt-Losung (Feuchtigkeit des Knochenmarks). Trotzdem
ist ein nahezu identischer Verlauf zwischen den unterschiedlichen Experimenten festzustellen. Dieser
ist zum Beispiel durch einen charakteristischen Anstieg im hochfrequenten Bereich mit einem
Maximum zwischen 100 und 200 kHz beobachtbar. Bei steigender Frequenz fillt die Impedanz im
Mittel auf 2,7 kQ. Im Frequenzbereich zwischen 90 Hz und 30 kHz ist die Impedanz gleichbleibend um
die 2 kQ. Im niedrigfrequenten Bereich steigt die absolute Impedanz wieder an. Hier wird ein Maximum
von 4772 + 1231 Q erreicht. Die Standardabweichung von ca. 1,2 kQ verdeutlicht die
Schwankungsbreite der absoluten Impedanz tber den zeitlichen Verlauf. Griinde fiir diesen Verlauf
(Abfall der absoluten Impedanz im Frequenzbereich bis 10> Hz und (iber 200 kHz) kénnen die in
Gewebe typischerweise auftretenden Alpha- und Beta-Dispersionen sein, welche in diesen
Frequenzbereichen in der Literatur beschrieben werden (s. 4.2.1.3.). Der Anstieg der Impedanz
zwischen 10-200 kHz ist damit aber nicht begriindbar. Dieser ist vermutlich auf reine
frequenzabhangige Eigenschaften des Gewebes zuriickzufiihren. Daher ist neben den besonders
deutlich differenzierbaren dufleren Frequenzbereichen auch die Impedanz zwischen 100 Hz bis 1 kHz
interessant, da hier weniger Einfluss durch die Dispersionen genommen wird.

Die Phasenverschiebung variiert zwischen 0,1 Hz bis 25 kHz um 0° mit einem lokalen Minimum um 10
Hz, was die These der Alpha Dispersion stiitzt. Dabei liegt das Maximum der gemittelten Kurve bei 22°
(25,2 kHz) und das Minimum bei -16° (8 Hz). Im Frequenzbereich Uber 25kHz fallt die
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Phasenverschiebung auf -69° ab. Dies starkt die Annahme, dass die in der Literatur als deutlich starker
ausfallende Beta-Dispersion hier beobachtet wird. Die Phasenverschiebung weicht deutlich weniger
zwischen den Experimenten voneinander ab, was die These der Austrocknung als maRgebenden Effekt
stutzt. Die Standardabweichung erreicht ihr Maximum im hochfrequenten Bereich. Da in diesem
Frequenzbereich die Impedanz am starksten variiert, ist ein Unterschied in der Verschiebung von der
resistiven zur kapazitiven Stromiibertragung einleuchtend.

Im Vergleich zu den Messungen der Voruntersuchungen (s. Abb. 95) ist insbesondere der starke Abfall
im niedrigfrequenten Bereich deutlich. Dies ist mit der Alpha-Dispersion, welche als erste nach dem
Tod sich abbaut begriindbar. Durch die schnelle Testung konnte diese in den Versuchen vermutlich
ermittelt werden, was den Zugewinn durch die in den Voruntersuchungen gewonnenen Testbedingung
deutlich nachweist. Dies wiirde dementsprechend auch im lebenden Gewebe messbar sein. Weitere
Differenzen lassen sich durch die biologische Varianz der Knochen erklaren.
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Abb. 96 EIS-Experimente mit den entwickelten Prototypen: Schweineknochen ohne Bruch - Einzelgraphen

Die Ergebnisse der Experimente am frakturierten Knochen mit simuliertem Hamatom werden einzeln
in Abb. 97 dargestellt. Die absolute Impedanz variiert im beobachteten Frequenzbereich zwischen
1799 Q (16 kHz) und 2506 Q (316 kHz). Die Veranderung der absoluten Impedanz ist einerseits auf
Variation durch die Frequenzverschiebung zuriickzufiihren und andererseits auf eine Steigerung durch
die zeitliche Differenz zwischen den Experimenten. Ein anderer Erkldrungsansatz ist eine leichte
Verminderung der Benetzung des Knochenspalts mit Blut iber die Messungen aufgrund der
Schwierigkeiten beim Abdichten des Knochenspalts (s. 3.8.3). Alternativ sind elektrochemische
Reaktionen von den Elektroden mit der Elektrolyt-Losung (Feuchtigkeit des Knochenmarks) auch eine
mogliche Erklarung. Dieser Austausch von ionisierten Molekilen sollte durch die Wahl von Platin als
Elektrodenmaterierial auf ein Minimum reduziert werden. Ein multifaktorieller Begriindungsansatz
bestehend aus mehreren dieser Einflussfaktoren ist wahrscheinlich die realistischste Annahme. Eine
Ausnahme von der Steigerung der absoluten Impedanz durch die Zeit bilden Experiment 4 und 5. Der
Veranderung der Impedanz Uber die Frequenz ist trotz der Streubreite vergleichbar. Die Messreihe 2
weicht durch einen starken Abfall zwischen 1,2 kQ und 3 kQ am starksten von der gleichbleibenden
Veranderung ab. AuBerdem ist in dieser Messreihe ein starker Anstieg der absoluten Impedanz in den
niedrigfrequenten Bereichen gemessen worden, wo hingegen bei den anderen Messreihen lediglich
einen leichten Anstieg (Messreihe 2, 3 und 4) bzw. Abfall (Messreihe 1 und 5) messbar war. Die
Veranderungen in diesem Frequenzbereich kann auf die Alpha-Dispersion zurlickgefiihrt werden. Es
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ist erwartbar, dass der Abfall der Impedanz bei niedrigeren Frequenzen auch fir alle Messreihen
nachweisbar wadre — dquivalent zu der Beta-Dispersion im hochfrequenten Bereich. Der
charakteristische Anstieg im hochfrequenten Bereich mit einem Maximum ist bei 316 kHz
beobachtbar. Von dem Minimum bei 16 kHz ist ein relativ gleichmaRiger Anstieg erkennbar, welcher
bei der niedrigsten Frequenz von 0,1 Hz einen Wert von 2364 Q erreicht. Dieser Anstieg kann an den
frequenzabhangigen elektrischen Eigenschaften des mit blutgetranktem Knochenmark begriindet
werden. Alternative Erklarungsansatze sind elektrochemische Reaktionen oder eine Dispersion,
welche aufgrund der Unterschiede der einzelnen Bestandteile Uber einen breitgestreckten
Frequenzbereich verlauft.

Die Phasenverschiebung sinkt leicht zwischen 80 kHz von 5° bis 3 Hz auf -4° und steigt von da bis 0,1 Hz
auf -4°. Im hochfrequenten Bereich fillt die Phasenverschiebung auf -55°. Die Phasenverschiebung
weicht deutlich weniger zwischen den Experimenten voneinander ab als die absolute Impedanz,
insbesondere zwischen 100 Hz und 10 kHz. Die Standardabweichung erreicht ihr Maximum im niedrig-
frequenten und hochfrequenten Bereich. Diese betrdgt ca. 7° (0,1 Hz) bzw. 60° (1 MHz). Fir die
massive Veranderung der Phasenverschiebung im Bereich zwischen 100 kHz und 1 MHz und den Abfall
der Impedanzkurve ab 350 kHz ist die Beta-Dispersion eine bereits im vorherigen Abschnitt gut
begriindete Hypothese. Die groReren Abweichungen im niedrigfrequenten Bereich weisen auf die
Alpha-Dispersion hin.
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Abb. 97 EIS-Experimente mit den entwickelten Prototypen: Schweineknochen mit simuliertem Hdématom — Einzelgraphen

Die Ergebnisse der Experimente am frakturierten Knochen mit simuliertem bindegewebsartigem Kallus
werden einzeln in Abb. 98 dargestellt. Die absolute Impedanz variiert im beobachteten
Frequenzbereich zwischen 1847 Q (16 kHz) und 2533 Q (316 kHz). Die Veranderung der absoluten
Impedanz ist einerseits auf Variation durch die Frequenzverschiebung zuriickzufiihren und
andererseits auf eine Steigerung durch die zeitliche Differenz zwischen den Experimenten. Die
Steigerung durch die zeitliche Differenz zwischen den Experimenten lasst sich vermutlich unter
anderen Aspekten auf Austrocknungseffekte zurlickfihren. Zukiinftig kénnte dieser Effekt in
Kombination mit vorherig ausfihrlich durchgefiihrten Feuchtigkeitsmessungen genutzt werden, um
die Feuchtigkeit im Knochen und damit indirekt die Zusammensetzung des Knochenmarks (gelb/rot)
zu untersuchen. Dass sich dieser Effekt bei allen Messungen (iber den zeitlichen Verlauf zeigt, stitzt
diese Hypothese. Ein anderer Erklarungsansatz sind elektrochemische Reaktionen von den Elektroden
mit der Elektrolyt-Losung (Feuchtigkeit des Knochenmarks). Eine Ausnahme von der Steigerung der
absoluten Impedanz durch die Zeit bilden Messreihe 4 und 5, da die Messreihe 3 eine sehr hohe
Steigerung der absoluten Impedanz im Vergleich zur Messreihe 2 erzeugt. Dies zeigt trotz des
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erkennbaren Trends zur Steigerung der absoluten Impedanz mit fortschreitender Zeit auch die Varianz
basierend auf kleinste duBere Anderungen und Messungen. Der Verlauf der Messreihen ist sehr
ahnlich. Die auffilligste Abweichung findet sich in der Messreihe 1 im Bereich unter 1 Hz, wo der
Anstieg der absoluten Impedanz steiler ist und dann im Gegensatz zu den anderen Messreihen leicht
abfallt. Dies kdnnte auf der Alpha-Dispersion beruhen. Im niedrigfrequenten und hochfrequenten
Bereich gibt es jeweils einen Anstieg der absoluten Impedanz, welcher im hochfrequenten Bereich bei
allen Messreihen anschlieRend stark abfallt. Dies ldsst auf die Beta-Dispersion schliefen. Die Maxima
betragen jeweils 2123 Q (niedrigfrequenter Bereich, schwacher ausgepragt) und 2533 Q
(hochfrequenter Bereich, starker ausgepragt), wobei beide danach abfallen auf 2071 Q (0,1 Hz) und
1978 Q (1 MHz). Im Bereich zwischen den ansteigenden Bereich von 4 Hz (1847 Q) bis zu 15,7 kHz
(1847 Q) sind die Absolutwerte relativ gleichmaRig mit einer leichten Steigung und abschlieRend Abfall,
welche das Maximum bei 126 Hz (1928 Q) ausbildet. Dies basiert vermutlich auf den
frequenzabhéangigen Eigenschaften des Gewebes.

Die Phasenverschiebung variiert leicht um 0° mit einem kleinen Peek um 0,5 Hz (-5°). Einzige groRere
Ausnahme bildet der hochfrequente Bereich, in welchem die Phasenverschiebung auf -59° fillt. Dies
stutz die Annahme, dass hier Dispersionseffekte im Gewebe auftreten. Die Phasenverschiebung weicht
deutlich weniger zwischen den Experimenten voneinander ab als die absolute Impedanz. Die
Standardabweichung erreicht ihre Maxima im niedrigfrequenten und hochfrequenten Bereich. Bei
0,1 Hz und 1 MHz betragt diese 4°. Wieder sind Abfalle der absoluten Impedanz in niedrigfrequenten
Bereich und lber 300 kHz in Verbindung mit einer starkeren Phasenverschiebung in den negativen
Bereich. Dies lasst Alpha- und Beta-Dispersion als verursachende physikalische Effekte bei diesen
Messungen vermuten.
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Abb. 98 EIS-Experimente mit den entwickelten Prototypen: Schweineknochen mit simulierter Knochenheilung (Knorpelfiillung
im Bruchs—alt) - Einzelgraphen

4.2.1.3 Vergleich und Diskussion

Die in den vorherigen Abschnitten diskutierten Impedanzkurven sind durch die elektrischen
Eigenschaften, die elektrische Leitfahigkeit und die Permittivitat, geformt. Der resistive Stromfluss wird
durch lonen oder grofReren geladenen Teilchen, z. B. Zellen, welche frei beweglich sind, bestimmt. Der
kapazitive Stromfluss wird durch Polarisierung, z. B. Ausrichtung oder Ladungsansammlungen, erzeugt.
Auch dies basiert auf geladenen Teilchen, welche allerdings ihre Ausrichtung entsprechend des
elektrischen Feldes verandern anstelle von Ladungstransport durch Bewegung. (s. 2.2) Daher ist die
chemische Zusammensetzung sowie der strukturelle Aufbau des Gewebes, z. B. die Permeabilitat der
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Zellen, bestimmend fir die gemessenen Kurven. Hierbei sind einerseits Abweichungen der
lonenkonzentrationen zwischen menschlichem und tierischem Gewebe, wie Blut, Knochenmark und
Knorpel, erwartbar, andererseits Unterschiede im strukturellen Aufbau im lebendigen Gewebe
erwartbar. Weiterhin ist selbst im Menschen eine breite Varianz basierend auf Erndhrung, Krankheiten
und weiteren Faktoren zu vermuten. Da alle diese Faktoren die Impedanzkurven wesentlich
beeinflussen, ist nicht von einer direkten Ubertragbarkeit auf In-Vivo-Versuche am Menschen
auszugehen, aber von einer schematischen Gleichheit. Somit sind die abstrahierten Ergebnisse auch
flir zukilnftige Anwendungen wertvoll, die genauen Messverldufe (Maxima, Minima und
Dispersionskurven) sind aber nicht nutzbar.

Um die Ergebnisse der verschiedenen Messungen am Schweinefemur vergleichen zu kdnnen, sind die
gemittelten Werte in der Abb. 99 gegenibergestellt. Es ist erkennbar, dass der Verlauf der absoluten
Impedanz sowie der Verlauf der Phasenabweichung beim Schweineknochen ohne Bruch deutlich von
den Ergebnissen der Messreihen mit simulierten frakturierten Knochen abweichen. Insbesondere die
Bereiche mit einer hohen (10 kHz bis 1 MHz) und einer niedrigen (0,1 Hz bis 10 Hz) Frequenz
unterscheiden sich durch einen erhdhten Betrag der Impedanz bei dem nicht-frakturierten Knochen.
Dies deckt sich im hochfrequenten Bericht mit Ergebnissen der Literatur [26, 31, 126]. Ergebnisse tber
niedrigfrequente Frequenzen ohne Uberlagerung von EDL-Artefakten (s. 2.3.3.3) liegen in der Literatur
nicht vor. Die groBen Unterschiede werden von einer hohen Anderungsrate begleitet, welche eine
Differenzierung erschwert. Dies ldsst auch die stabilen Bereiche um 102 bis 10% Hz als attraktiv fiir eine
Unterscheidung erscheinen, da trotz der kleinen Anderungen diese nicht so stark frequenzabhiangig
sind und daher genauer bestimmt werden kénnen. Durch die klinische Anwendung des Prototypens
werden zukiinftig noch robustere Datensatze generiert werden kénnen, welche eine verbesserte
Differenzierung der Gewebetypen erlaubt und weitere Erkenntnisse aufdecken kann.

Die Ergebnisse zwischen den Experimenten mit frakturierten Knochen differenzieren sich im Vergleich
zu dem Schweineknochen ohne Bruch nicht so eindeutig. Trotzdem lassen sich Bereiche mit groReren
Unterschieden lokalisieren. Im hochfrequenten Bereich dhneln sich die Ergebnisse sehr stark, in den
niedrigeren Frequenzen unter 10 Hz ist ein starkerer Anstieg der absoluten Impedanz bei den
Messungen mit Himatom beobachtbar. Dieser betragt im direkten Vergleich ca. 300 Q bei 0,1 Hz. Dies
zeigt, wie die gewonnenen Informationen durch die Erweiterung des Messspektrums in
niedrigfrequente Bereiche ohne Uberlagerung der EDL mit Hilfe der Verwendung der Vier-Leiter-
Messtechnik eine Unterscheidung von zwei dhnlichen Zustinden ermdglichen. Die Ahnlichkeiten
zwischen den Messungen kénnen durch das Eindringen von Blut in das Knochenmark begriindet
werden. Da die Messungen mit Knorpel im Bruchspalt nach den Messungen mit Blut im Bruchspalt
erfolgen, kann das Blut, welches in das Knochenmark eindringt und von diesem aufgenommen wird,
nicht mehr entfernt werden. Dies wiirde allerdings auch im Falle einer echten Fraktur auftreten, da die
Bildung eines Hamatoms vor der Bildung einer knorpelartigen Knochenstruktur bei der sekundaren
Knochenheilung auftritt (s. 2.4.3.2), weshalb sich fur diesen Versuchsaufbau entschieden wurde. Die
Differenz zwischen den beiden Messreihen l4sst sich mit dieser Begriindung nur auf die Anderung im
Frakturspalt zurtickfihren. Knorpel wird in der Literatur mit einer ahnlichen Leitfdhigkeit im Vergleich
zu Blut beschrieben (vgl. Abb. 25 zu Abb. 24 und Tabelle 4), allerdings ist dies in einer starken
Abhdngigkeit mit dem Feuchtigkeitsgehalt des Knorpels verbunden [89]. Da dieser an den
offenliegenden Gelenkflichen gewonnen wurde, welche besonders exponiert gegenilber
Austrocknung sind, kann von einer stdrkeren Austrocknung als beim restlichen Knochen, spezifisch
dem Knochenmark, ausgegangen werden, womit das Ergebnis im Einklang mit der Literatur ist. Ein
weiterer Einflussfaktor, welcher die Differenzierung weniger deutlich macht, ist die Menge an Blut,
welche sich im Knochenspalt zum Zeitpunkt der Messung befindet. Da sich das Fixieren der Flissigkeit
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als dulBert komplex gestaltet hat, unter anderem durch den Abfluss durch das Knochenmark, kann es
sein, dass nicht die gesamte Spalthohe mit Blut benetzt war oder sich dies im Verlauf der Messung
leicht verandert hat. Dies kdnnte auch zum Teil die sich steigernde absolute Impedanz Gber die finf
Einzelmessungen mit dem simulierten Hamatom begriinden. Beide Effekte wiirde in einer realen
Anwendung dazu fithren, dass die Unterschiede in der absoluten Impedanz grofRer ausfallen. Da bereits
im gemessenen Zustand eine Unterscheidung (kleine Unterschiede zwischen den
Phasenverschiebungen, kleine Abweichung in der absoluten Impedanz zwischen 1 bis 10 Hz) moglich
ist, wurden diese Effekte nicht weiter untersucht, da diese lediglich zu einer Verbesserung der
Differenzierungsmoglichkeiten bei der Heilung filhren wiirden. Diese ist aber schon mit dem jetzigen
Messergebnis belegt.

In anderen Publikationen (s. 2.5.3) sowie in den Voruntersuchungen (s. 4.2.1.1) wurde auch bereits
nachgewiesen, dass verschiedene Phasen der Knochenheilung differenzierbar sind und ein Proof of
Principal der generellen Unterscheidungsmoglichkeit erbracht. Bei den einzigen In-vivo-
Untersuchungen mit einer Osteosyntheseplatte [12, 29] wurden die Frequenzen 15 kHz und 100 kHz
zur Differenzierung herangezogen und die Impedanz direkt im Knochenspalt gemessen. Im Speziellen
liegen 10 bis 100 kHz in dem oberen Frequenzbereich, in welchem groRRere Unterschiede messbar sind.
Der zweite Frequenzbereich, in welchem anhand groRerer Differenzen eine eindeutige
Unterscheidung moglich ist, ist der niedrigfrequente Bereich, welcher durch EDL-Artefakte in den
anderen Untersuchungen nicht messbar ist. Im mittleren Bereich ist daflir von einer geringeren
Frequenzabhangigkeit auszugehen, weshalb auch dieser Bereich fiir die Differenzierung attraktiv sein
kann. Ein direkter Vergleich der Werte mit den In-vivo-Ergebnissen des Messsystems der
Osteosyntheseplatte von Lin et. al (s. Abb. 33) ist aufgrund der Normalisierung und der Unterschiede
im Messaufbau nicht direkt moéglich. Durch den Einsatz von Elektroden um die Fraktur statt innerhalb
der Fraktur (s. Lin et. al) konnte zusatzlich ein realistisch umsetzbarer Prototyp geschaffen werden,
welcher im Gegensatz zu Messungen im Knochenspalt vermutlich nur marginale Auswirkung auf die
Heilung hat. Als Forschungsansatz eignet sich die Messung im Frakturspalt zwar besser, da weniger
Nebenbedingungen (Einfluss vom Knochenmark, Blut flieBt ins Knochenmark ein, langere Abstdnde
zwischen den Elektroden) auf das Ergebnis einwirken, aber im gewahlten Anwendungsansatz werden
potentielle Schaden oder Komplikationen im Heilungsprozess nicht durch das Medizinprodukt
ausgelost. Dies ist bei Elektroden im sich neubildenden Knochen wahrscheinlich, spatestens beim
Entfernen der Elektroden.

Daher wird im Weiteren zum Vergleich die In-vitro-Messung mit einer Osteosyntheseplatte genutzt
[14]. Einen deutlichen Unterschied zu diesen Messergebnissen des In-vitro-Aufbaus (s. Abb. 32) stellt
der niedrigfrequente Bereich dar, welcher hier ohne die starke Uberlagerung von Artefakten durch die
EDL dargestellt wird. Dieser zeigt einen deutlichen Anstieg der absoluten Impedanz und eine negative
Phasenverschiebung im Frequenzbereich um 10 Hz. Dies ist in diesen Untersuchungen aufgrund der
Vielleitermessung nicht festzustellen. Damit erdffnet sich dieser weitere Frequenzbereich zur
Differenzierung von Heilungsstadien, welcher mit dem entwickelten Prototyp erfasst werden kann und
groRere Potenziale flr die ersten Heilungsstadien andeutet aufgrund der hoheren Abweichung im
Gegensatz zu den Impedanz-Unterschieden in den héheren Frequenzspektren.
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Betrag der Impedanz
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Abb. 99 EIS-Experimente mit den entwickelten Prototypen: Vergleich der verschiedenen Stadien der simulierten Fraktur

In der Abb. 100 sind die Verlaufe der In-vitro-Messungen verschiedener Stadien einer Frakturheilung
des entwickelten Prototypens mit einer leitfahigen Losung (s. Abb. 66) gegeniibergestellt. Durch den
Vergleich mit einer bekannten Losung kann die Genauigkeit des Messsystems deutlicher dargestellt
werden. Es ist erkennbar, dass die Phasenverschiebung und die absolute Impedanz des entwickelten
Messsystem stabil Giber den gesamten Frequenzbereich sind. Die grofRten Streuungen finden sich unter
1 Hz. Aus dem Vergleich kann geschlossen werden, dass die relativen Veranderungen der Messkurven
fir die In-vitro-Darstellung der Knochenheilung nicht systembedingten Abweichungen unterliegen.
Des Weiteren kann mit der praktisch bestimmten Zellkonstante (s. 4.1.3) die elektrische Leitfahigkeit
und Permittivitdt des Gewebes bestimmt werden. Dies setzt allerdings genaue geometrische
Kenntnisse des stromdurchflossenen Gewebes voraus, weshalb an dieser Stelle darauf verzichtet wird.
Im nachsten Abschnitt wird dies tiefgehender diskutiert. Dass die Unterschiede zwischen den
Messreihen auch unabhadngig von Austrocknungseffekten erkennbar sind, ist durch die schnelle
Messung der Messreihen hintereinander und der GroRe der Differenz zwischen den Messlinien
sichergestellt. In In-vivo-Anwendung wird dieser Effekt durch die die Befeuchtung durch umliegendes
Gewebe/Durchblutung nicht auftreten. Durch die groRen Unterschiede zwischen dem ausgeheilten
und den frakturierten Knochen ist eine Entwicklung der Kurvenverldufe der Impedanz lber die
Heilungsphase erwartbar, welche durch relative Differenzierung Heilungsphasen zugeordnet werden
kann. Da die Impedanz durch das Blut im Frakturspalt (und dem Knochenmark) stark beeinflusst ist, ist
das Vorliegen eines Himatoms messbar und somit kann die Frakturheilung ab dem ersten Tag mittels
Impedanzspektroskopie nachverfolgt werden. Damit ist eine kontinuierliche Beobachtung des
Heilungsprozesses von Patientinnen und Patienten (iber den gesamten postoperativen
Heilungszeitraum moglich im Gegensatz zu den vorherrschenden episodischen Messungen, welche
durch klinisches Fachpersonal ausgefiihrt und interpretiert werden mussen.

Die differenzierbaren Bereiche decken sich mit den Frequenzspektren, in welchen die Alpha- und Beta-
Dispersion von Gewebe [50, 51, 94, 101] beschrieben wird. Damit waren die Differenzierung im
niedrigfrequenten Bereich vermutlich auf Gegenionen-Relaxation zurilickzufiihren [41, 64, 107], auch
wenn die genaue Ursache fiir Alpha-Dispersion nicht abschlieRend geklart ist [45, 90, 173]. Da die
Alpha-Dispersion nach dem Tod sich schneller abbaut als die Beta- und auch die Gamma- und Delta-
Dispersion [91], konnen die messbaren Unterschiede im In-vivo-Versuchen noch deutlicher auftreten
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und somit die Differenzierbarkeit in dem niedrigfrequenten Spektren weiter verbessern. Dies ist auch
ein potenzieller Grund, warum die Alpha Dispersion nicht in jeder Messreihe eindeutig erkennbar ist.
Die Beta-Dispersion ist die im Gewebe am stdrksten ausgepragte Dispersion und basiert auf der
Polarisierung von Zellen aufgrund der niedrigen elektrischen Leitfahigkeit der Zellmembran. Dies tritt
in den hoheren Kilohertz- und niedrigen Megahertz-Spektren bei Gewebe auf [45, 60]. Auch diese
verringert sich mit zunehmender Zeit nach dem Zeitpunkt des Ubergangs in die Leichenstarre [90].
Wenn diese Hypothesen zutrafen, ware das der erste Nachweis von diesen Dispersionen wahrend der
Frakturheilung(-Simulation). Allerdings ist der Anstieg der absoluten Impedanz und
Phasenverschiebung vor dem Abfall im Bereich um 10° Hz durch diese Effekte nicht erklarbar. Dies lasst
die Ergebnisse im niedrigfrequenten Bereich noch wertvoller erscheinen. Ein alternativer Ansatz ware
die weniger stark variierenden Bereiche auf die kleineren, aber lGiber einen gréReren Frequenzbereich
stabilen Unterschiede zwischen 102 bis 10° Hz zu nutzen, um eine Differenzierung vorzunehmen.

Betrag der Impedanz
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Abb. 100 EIS-Experimente mit den entwickelten Prototypen: Vergleich der verschiedenen Stadien der simulierten Fraktur mit
der leitfdhigen L6sung als Referenz

4.2.2 Bestimmung eines Ersatzschaltbildes zur Simulation der Messergebnisse

In diesem Kapitel werden die elektrischen Eigenschaften der drei im Abschnitt 4.2.1 untersuchten
Stadien der sekunddren Knochenheilung (s. 2.4.3.2) mit Ersatzschaltbildern (s. 2.2.2, 3.7) als
aquivalente elektrische Systeme nachmodelliert und mit den Messergebnissen verglichen. Zum
Abstrahieren des physikalischen Systems mit Hilfe von elektrischen Komponenten wurde ein Ansatz
genutzt, welcher schematisch in Abb. 101 dargestellt ist und in der Methodik (s. 3.7) beschrieben ist.
Fir die mit Gewebe gefiillten Zwischenbereiche im Knochenspalt wurde eine zusatzliche R-C-
Parallelschaltung hinzugefiigt. Da mit der Simulation die eigenen Messwerte Uberprift werden sollen,
sind die elektrischen Eigenschaften des Knochenmarks, des Blutes und des Knorpels der Literatur und
nicht den eigenen Messungen entnommen. Die Werte sind aus den Abb. 24, Abb. 25 und Abb. 26
abgeleitet.

Die simulierten Ergebnisse werden im Anschluss mit den in dem vorherigen Abschnitt prasentierten
Ergebnissen verglichen. Die Kapazitat am Elektrodeniibergang von ungefahr 60 uF/cm? wurde aus [41]
entnommen (s. 2.3.3.3). Mit einem Durchmesser der Elektroden von 0,9 mm und einer Hohe von 5 mm
ergibt sich eine Gesamtflache von ungefihr 0,015 cm?. Das fiihrt zu einer Kapazitit von ca. 1 uF am
Elektrodeniibergang an der Arbeits- und Gegenelektrode. Da die Elektrode rund ist und auf der
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Rickseite voraussichtlich weniger elektrische Energie Ubertragen wird, ist die Kapazitdt eine
Abschatzung des moglichen Maximums. An den Elektrodeniibergdngen der Messelektroden finden
sich ein vernachlassigbarer Widerstand und eine vernachlassigbare Kapazitat (s. 2.3.3.2), welche daher
nicht in das Ersatzschaltbild integriert wurden. Die gemessenen Transferwiderstande der
spannungsinduzierenden Elektrode beliefen sich auf ca. 1 Q, was fiir die Simulation verwendet wurde.

O—®

S

Kortikalis

2pOoIPIDIT
2pOIPIDIT
2pOoIPIaI3
apOoIPIaIT

esolbuodsg

Kortikalis

Abb. 101 Schematischer Aufbau eines Knochens mit Elektroden und dem dazugehérigem Ersatzschaltbild

Das verwendet Ersatzschaltbild zur Simulation der EIS-Messung des Knochens mit Himatom ist in Abb.
102 dargestellt. Fiir die Darstellung des nicht-frakturierten Knochens wurde das R-C-Element fiir den
Knochenspalt kurzgeschlossen, sodass lediglich das R-C-Element fiir das Knochenmark zwischen den
Messelektroden liegt. Die Eigenschaften wurden entsprechend der Langendanderung angepasst. Fiir die
Simulation des Knorpels im Knochenmark wurden die Parameter fir das Blut im Knochenspalt mit den
Parametern fiir den Knorpel um Knochenspalt im betroffenen R-C-Element ausgetauscht.

Es wurden bei der Simulation der elektrischen Eigenschaften des Knochenmarks vier Szenarien
berechnet, welche sich jeweils in der durchstromten bzw. kapazitiv aufgeladenen Flachen
unterscheiden. Zum einem wurden jeweils die duBeren Grenzen, also die maximale und minimale
durchflossene bzw. kapazitiv durchstromte Flache untersucht, zum anderen wurden Zwischenwerte
genutzt, welche sich an den realen Messergebnissen orientieren.

Die minimale Flache ist die projizierte Elektrodenoberflache auf die zu der Verbindungslinie zwischen
den beiden Elektroden liegenden Normalebene. Dies ergibt eine rechteckige Flache von 4,5 mm? mit
der Hohe der Elektrode (5 mm) als Ldnge und dem Durchmesser (0,9 mm) als Breite. Diese wird im
Folgenden als Flache der Elektrode bezeichnet. Die maximale Flache ist durch die Kortikalis des
Knochens begrenzt. Unter der Annahme, dass der Knochen im Inneren eine ideale Ellipse ist mit den
gemessenen Durchmessern von 17,7 mm und 16,6 mm ergibt sich eine Flache von ca. 231 mm?. Diese
wird im Folgenden als Gesamtflache bezeichnet. Da der spongitse sowie der kortikale Knochen eine
dhnliche Permittivitdt wie das Knochenmark besitzen (s. 2.4.2.2), konnte die Flache fiir die kapazitive
Energielibertragung sogar noch gréRer sein. Als Alternative zu diesen beiden Grenzwerten wurde als
Zwischenwert eine Fliche von 18,5 mm?, die ca. ein Zwolftel der Maximalflache darstellt, gewahlt.
Diese wird im Folgenden als teildurchflossene Flache bezeichnet. Da sich die stromdurchflossene
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Fliche bei den kapazitiven und resistiven Ubertragungswegen unterscheiden kann, wurde auch dies in
den Simulationen untersucht.
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Abb. 102 Schematischer Aufbau zur Simulation eines Ersatzschaltbildes der EIS-Messung am Beispiel von einem Hdmatom
bei Verwendung der Gesamtfliche (231 m?) zur Ubertragung des Stroms

4.2.2.1  Simulation Knochen ohne Fraktur

Die Werte fir die elektrischen Eigenschaften des Knochenmarks, welche der Literatur (s. Abb. 26, [88])
entnommen wurden, sind nicht konstant iber den Frequenzbereich. Dies ist problematisch, da die
Werte, die flr einen Kondensator oder elektrischen Widerstand angegeben werden kdnnen, konstant
sind. Im ersten Ansatz wurde fir die relative Permittivitat aus Griinden der Einfachheit der Wert fir
1 MHz von ca. 100 gewahlt, da bei den gewahlten Werten der Stromfluss im niedrigfrequenten Bereich
durch den Widerstand dominiert wird. Daraus ergibt sich nach Formel (24) eine Permittivitat des
Kondensators, der das Knochenmark reprasentiert, von 442,7 F - (cm)™*:

eplF - (cm)™] = g[F - (cm)™1] & [-] = 8,854- 10" F-(cm)~1- 100
=8854-10"MF:(cm)™!

Mit der berechneten Permittivitat des Knochenmarks und den kapazitiv durchflossenen Flachen und

Langen lassen sich die drei verschiedenen Kapazitdten nach Formel (23) berechnen. Dabei ist der

kiirzeste Abstand zwischen den Mess- und den spannungsinduzierenden Elektroden, im Folgenden als

,»AulRen” bezeichnet, 0,25 cm und zwischen den beiden Messelektroden, im Folgenden als ,Innen”

(55)
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bezeichnet, 1,5 cm. Fiir die kleinste angenommene, kapazitiv durchflossene Flache ergibt sich somit
eine Kapazitat von ca. 1,6 pF:
golF - (em)™'] - &[] - Almm?]
CAu@en, Fliche der Elektrode [F] = d[mm]

_ 8854-107"* F - (cm)~' - 0,045 cm®

B 0,25 cm
Bei einer kapazitiven Durchstrémung der beschriebenen Teilflache ergibt sich eine Kapazitdt von
6,55 pF:

(56)
=159,4-10"1“F

glF - (em)™H - &[] - A[mm’]

Caugen, Teildurchflossen [F] = d[mm]
7
885,4-10" F - (cm)~!- 0,185 cm? . (57)
= =655,2-10""F
0,25 cm

Und bei einer kapazitiven Durchstromung der gesamten inneren Flache ergibt sich eine Kapazitat von
81,8 pF:

g[F - (em)™']- &[] - A[mm?]
d[mm] (58)
885,410 F-(cm)~1- 2,31 cm? 14
= =8.181-107"*F
0,25 cm
Nach dem gleichen Vorgehen lassen sich fiir den inneren Knochenmarksabschnitt zwischen den
Messelektroden folgende Kapazitdten bestimmen: 0,32 pF (Flache der Elektrode), 131 pF
(Teildurchflossen) und 1632,2 pF (Gesamtflache). Mithilfe der Kapazitdt und Formel (30) Idsst sich in
Abhdngigkeit der Kreisfrequenz (s. Formel (18)) fir die einzelnen Kondensatoren die Impedanz

CAufSen, Gesamtfliche [F] =

bestimmen. Die Leitfahigkeit des Knochenmarks wurde mit 0,25 % angenommen, da dieser Uiber den

dargestellten Frequenzbereich relativ stabil ist (s. Abb. 26). Damit kann der elektrische Widerstand der
duleren Knochenmarkabschnitte fiir die drei verschiedenen Flachen bestimmt werden (Formel (15)
und (16)):

R ] 1 [ [m] 1 0,0025m
AuRen, Fliche der Elektrode = ' 21 ) 2
o, [%] A [mm?] 0’25% 4,5 mm (59)
= 0,002
R 1] 1 l[m] 1 0,0025m
Aufden, Teildurchflossen = S .A [mmz] = S ) 4 6 mm2
=2 L2 T 60
@ =] 025> (60)
= 0,00054 2
1 [ [m] 1 0,0025m

RAuféen, Gesamtfliche [-Q] = i [i] ' A [mmZ] = 0 25£ 231 mm2 (61)
L m 4 m

= 0,00004 1
Nach dem gleichen Prinzip wurden fiir die inneren Knochenmarkabschnitte die Widerstdnde bestimmt:

0,01 2 (Flache der Elektrode), 0,0027 2 (Teildurchflossen) und 0,00022 2 (Gesamtflache). Die
berechneten Werte fiir die Gesamtflache sind in der Abb. 102 in das Ersatzschaltbild an den
entsprechenden Stellen fir die entsprechenden Variablen eingefligt worden.
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Alle Ergebnisse der Simulation sind als Absolutwert der Impedanz und dessen Phasenverschiebung (s.
Formel (38)) dargestellt, welche mit Hilfe der Herleitung der Formeln (32)-(37) bestimmt werden
kénnen. Die Ergebnisse der Simulationen (s. Abb. 103) zeigen einen gleichmafRigen Verlauf der
absoluten Impedanz in allen Bereichen. Dies geht einher mit einer Phasenverschiebung von 0°, was auf
eine rein resistive Stromubertragung schlieRen lasst. In den mittleren Frequenzbereichen dhneln die
Simulationsergebnisse der Phasenverschiebung den realen Messergebnissen (ca. 10%-10* Hz, s. Abb.
103). GroRere Abweichungen zeihen sich bei den hochfrequenten Messregion ab Frequenzen zwischen
10-100 kHz (s. Abb. 103). Eine geringe Phasenverschiebung bedeutet, dass die Anderungen der
absoluten Impedanz in diesen Bereichen hauptsachlich auf Veranderung der elektrischen Leitfahigkeit
beruhen, welche aufgrund des statischen Widerstands (und der fehlenden Datengrundlage im Stand
der Technik —s. 2.4.2.2) nicht nachgebildet werden kann. Daher lassen sich Abweichungen im Bereich
zwischen 10%-10* Hz durch Anderungen der elektrischen Leitfihigkeit des Gewebes erkliren, welche in
der Literatur nicht dargestellt sind (s. 2.4.2.2). Dies bedeutet, dass die Ergebnisse den Unterschied
zwischen den technisch bestimmten Impedanzen und den realen, im biologischen System gemessenen
Impedanzen darstellt — und somit den Einfluss von den im biologischen System auftretenden
physikalischen Effekten hervorhebt. Dies ist bspw. die Migration der lonen in Abhdngigkeit der
Frequenz des Wechselfeldes.
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Abb. 103 Vergleich der Simulationsergebnisse von verschiedenen resistiven Ubertragungsflédchen (Elektroden-, Gesamtfléche
& teildurchflossene Fliche) des Knochens ohne Fraktur mit den Messergebnissen

Eine Verdnderung der stromdurchflossenen Flache (Minimum: Flache der Elektrode; Maximum:
Gesamtflache) fihrt malRgeblich zur Veranderung der absoluten Impedanz. Die Form des Graphen
bleibt dhnlich, allerdings ist die Phasenverschiebung im hochfrequenten Bereich durch den erhéhten
Widerstand bei einer kleinen resistiven Ubertragungsfliche deutlich erhéht. Dies ist auf das Verhéltnis
des Widerstands von resistiver zu kapazitiver Stromiibertragung zuriickzufiihren. Die Spanne der
simulierten absoluten Impedanz liegt zwischen 350 Q bis 17,8 kQ. Dies liegt unter- und oberhalb der
1900-5500 Q, welche in den realen Messungen nachgewiesen wurden. Es wird daher daraus
geschlossen, dass die Simulationsgrenzen basierend auf den maximalen bzw. minimalen
Ubertragungswegen die realen Messergebnisse eingrenzen. Zusatzlich kann der Unterschied zwischen
der simulierten, technisch bestimmten Impedanz und realen Messwerten gezeigt werden, welcher
aufgrund von frequenzabhdngigen physikalischen Effekten auftritt. Die simulierte Phasenverschiebung
ist im hochfrequenten Bereich in allen Fallen kleiner als in den gemessenen Ergebnissen, weshalb die
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kapazitiv Gbertragende Flache fir alle Simulationen moglichst groR (Gesamtflache) gewahlt wurde.
Daher werden die Kapazitaten fir die teildurchflossene Flache und Elektrodenflache nachfolgend nicht
mehr bestimmt. Die gemessene Phasenverschiebung hangt von der Permittivitdit und der von
kapazitivem Strom durchflossenen Flache ab. Allerdings zeigen die simulierten Ergebnisse, dass eine
hohere Permittivitat oder kapazitiv durchstromten Flache nicht ausgeschlossen werden kann. Dies
kénnte beispielsweise durch eine kapazitive Ubertragung durch den kortikalen Knochen entstehen,
welcher in Abhdngigkeit der Ausrichtung auch eine dhnliche hohe Permittivitat wie das Knochenmark
aufweisen kann. Eine héhere Permittivitat im Gewebe als fur die Simulation angenommen ist eine
weitere mogliche Begriindung fiir die Abweichungen. Da die Permittivitdt (Literaturwerte) als
Grundannahme fiir die Simulationen dient, wird das Verhaltnis der Flachen, Kapazitive und Resistive,
angepasst. Dabei hat sich die teildurchflossene Fldche mit einer resistiven Ubertragung in Kombination
mit der Gesamtflache fiir die kapazitive Stromiibertragung als ahnlichste Simulation mit den
gemessenen Ergebnissen gezeigt. Diese wird daher auch im Anschluss fiir die Simulationen verwendet,
um eine Vergleichbarkeit zu Erhalten.

Aus dem Vergleich der charakteristischen Werte ist erkennbar, dass die Simulation zu den realen
Messwerten in Abhangigkeit der durchstromten Flache, kapazitiv wie resistiv, eine akzeptable
Approximation darstellen kann, wenn die durchstromten Flachen (kapazitiv und resistiv) bekannt sind.
Eine Einschrankung der technischen Simulation ergibt sich durch die statische Art der Widerstande und
Kondensatoren lber den gesamten Frequenzbereich. Zum Beispiel ist der Abfall der Impedanz unter
den Frequenzbereichen bis 10 kHz in keiner der Simulation nachgebildet, was zeigt, dass die Alpha-
Dispersion als frequenzabhéangiger Effekt im biologischen Gewebe eine Veranderung der elektrischen
Eigenschaften zur Folge hat. Effekte wie die Austrocknung sind in der Simulation nicht darstellbar.
Aufgrund der statischen Eigenschaften von dem elektrischen Widerstand und den Kondensatoren sind
die frequenzabhingigen Eigenschaften der Gewebetypen sowie dynamische Anderungen nicht
simulierbar, was die Komplexitdt der biologisch vermessenen Systeme hervorhebt. Die dulleren
Grenzen des realistischen Messbereiches sind abgrenzbar. Dies ist daran erkennbar, dass die
Simulationsergebnisse die Messwerte umrahmen.

Das keine genauere Nachbildung moglich ist, liegt vermutlich an den zwei hauptsachlich
bestimmenden Faktoren, variierende elektrische Materialeigenschaften und unbekannte
Ubertragende Flache. Die Faktoren beeinflussen sich allerdings auch wechselseitig. So fihrt eine
geringe elektrische Leitfahigkeit zu einer hoheren Phasenverschiebung, da der Strom anteilig vermehrt
auf kapazitive Ubertragungswege ausweicht. Eine hthere Kapazitiat des Gewebes kann allerdings auch
zu einem groReren Ubertragungsbereich fithren, was den Einfluss auf die Messergebenisse verstarkt.

In einem zweiten Schritt wurde aufgrund der oben genannten Einschrankungen durch die statische Art
der Kondensatoren und Widerstdnde eine frequenzabhangige adaptive Komponente in die
Kondensatoren und Widerstdande der Simulation integriert. Hiermit wird ein neuer Ansatz gegeniiber
dem Status Quo in der Ersatzschaltbild-Simulation etabliert, umgesetzt mit Hilfe der Daten Uber die
elektrischen Eigenschafen von den verschiedenen beteiligten Gewebetypen (s. 2.4.2.2). Diese
Verfeinerung wurde eingefiihrt, um realitatsndhere Ergebnisse zu erzeugen, indem Abweichungen
aufgrund der Frequenzabhangigkeit der Gewebeabschnitte in der Simulation inkludieren wurden. Die
Verinderungen der Ubertragungsbereiche aufgrund der wechselseitigen Beeinflussung mit den
elektrischen Kennwerten, wie diese oben beschrieben ist, ist nicht abschatzbar und daher nicht
zusatzlich beachtet worden. Die Kapazitat des Knochenmarks wurde dynamisiert, um der Veranderung
der Eigenschaften des Knochenmarks Rechnung zu tragen. In Abb. 26 ist erkennbar, dass die
elektrische Leitfahigkeit Gber den in der Literatur dargestellten Frequenzbereich nahezu
gleichbleibend ist. Hingegen ist verringert sich die Permittivitat ab einer Frequenz von ca. 5 kHz bis
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1 MHz von ca. 3.000 auf ca. 100 gleichmaRig auf der logarithmischen Skala, was auf einen
exponentiellen Abfall der Permittivitat hindeutet. Dies wurde flr eine derartige Simulation
nachmodelliert und angepasste Werte wurden extrapoliert. Unter 5 kHz liegen keine Daten vor,
weshalb 3.000 statisch verwendet wurde.

Es kann keine Verbesserung im hochfrequenten Bereich durch die Integration der
Frequenzabhangigkeit der Materialkennwerte festgestellt werden (s. Abb. 104), was aufzeigt, dass
weitere maRgebliche Faktoren auf die Messungen einwirken. Griinde sind beispielsweise individuelle
Abweichung der elektrischen Eigenschaften des Knochenmarks, ausgeldst durch ein anderes
Verhiltnis von roten zum gelben Knochenmark oder einen anderen Anteil von Wasser im
Knochenmark (Spannbreite unter gleichen Voraussetzungen ca. 40 %, s. 2.4.2.2), abweichende
Ubertragungsbereiche aufgrund von Feldeffekten durch variierende elektrische Eigenschaften (s.
2.3.3.3) oder auch dass Effekte wie Alpha- und Beta-Dispersion nicht bei den Messungen der
elektrischen Eigenschaften des Knochenmarks in der Literatur eingewirkt haben aufgrund einer
langeren zeitlichen Verzégerung zwischen dem Tod und der Messung. Fiir Bereiche unter 1 kHz liegen
leider keine Daten in der Literatur vor, weshalb hier keine Aussage lber die potentielle Annahrung der
Messergebnisse durch die Inklusion der Frequenzabhangigkeit von der elektrischen Leitfahigkeit und
Permittivitat gemacht werden kann, sondern nur mit einer Approximation gearbeitet wird. Allerdings
kann aufgrund der Alpha-Dispersion von einer Verdanderung der elektrischen Eigenschaften, einem
Anstieg der Permittivitdat und damit einer negativen Phasenverschiebung, ausgegangen werden. Dies
wiirde zu einer besseren Anpassung der Simulation an die Messergebnisse fihren.
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Abb. 104 Vergleich der Simulationsergebnisse von variabler und statischer Kapazitdt (resistiv: teildurchflossene Fléche;
kapazitiv: Gesamtfldche) mit den Messergebnissen des Knochens ohne Bruch

Es sind trotz Einschrankungen Erkenntnisse aus den Simulationen ableitbar. Beispielsweise wird
ersichtlich, dass die kapazitiv Gbertragende Flache vermutlich groRRer ist als die resistiv (ibertragende
Flache, z. B. durch eine Ubertragung durch die Kortikalis. Zusammenfassend sind folgende abgeleiteten
Erkenntnisse durch die elektrische Ersatzschaltbild-Simulation moglich: ein grober Realitatscheck auch
ohne eine Prifung der Kurvenverldufe (1) und eine erweiterte Interpretation der Messergebnisse
durch den Vergleich mit dem technischen Modell (z. B. bzgl. der Ubertragungsflichen und
Dispersionen) (2).
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4.2.2.2  Simulation Knochen mit Frakturspalt (Himatom)

Das verwendete Ersatzschaltbild zur Simulation der EIS-Messung des frakturierten Knochens mit
Hamatom ist in Abb. 102 dargestellt. Es wurden zur Berechnung die vier Anwendungsszenarien aus
dem vorherigen Abschnitt verwendet, um eine Vergleichbarkeit zwischen den Simulationen zu
erhalten und eine Konsistenz zu schaffen. Die zusatzliche R-C-Parallelschaltung fiir das Blut im
Knochenspalt wurde zwischen den Messelektroden platziert, da dies dem realen Aufbau am ehesten
entspricht. Die elektrischen Eigenschaften des Knochenmarks vor und hinter dem Frakturspalt wurden
zusammengefasst. Dabei wurde die Ldnge des stromdurchflossenen Bereichs des Knochenmarks
zwischen den Messelektroden verringert, da ein Teilbereich durch den mit Blut gefiillten Frakturspalt
ersetzt wurde. Durch das Einbringen des Frakturspalts wird der Knochenmarksabschnitt zweigeteilt
und verringert sich um die Breite des Frakturspalts (ca. 0,2 mm) auf 1,3 mm. Die zwei Abschnitte
wurden zusammengefasst, da dies nach 2.2 (Formel (14), (15) & (30)) keinen Unterschied erzeugt.
Damit ergeben sich nach der Berechnung aus 4.2.2.1 neue Werte fir den inneren
Knochenmarksabschnitt beziglich des elektrischen Widerstands (0,00962 2 (Flache der Elektrode),
0,00234 2 (Teildurchflossen) und 0,00017 2 (Gesamtflache)) und beziiglich der Kapazitit (1883,3 pF
(Gesamtflache)). Die variable Kapazitdit wurde entsprechend der frequenzabhdngigen relativen
Permittivitdt bestimmt. Nach Formel (15), (16) und (23) lassen sich anhand der elektrischen

Leitfahigkeit (0,7 %, s. Tabelle 4 & Abb. 24) ) und relativen Permittivitat (300, s. Abb. 24) von Blut der

elektrische Widerstand und die Kapazitdt fir die Simulation des blutgefillten Knochenspalts
berechnen:

R ] 1 [ [m] 1 0,002m
Blut, Fliche der Elektrode = ' 21— ) 2
o, [%] A [mm?] 0’7% 4,5 mm (62)
= 0,000384 2
1 [ [m] 1 0,002 m
RBlut, Teildurchflossen [-Q] = [i] ' A [mmz] N 0 7£. 18,5 mm? (63)
A m
= 0,000093 2
R ol = 1 lim] 1 0,002 m
Blut, Gesamtflache [ ] - - [i] A [mmz] - 0 7£ 231 mmz (64)
L m 4 m
=1,87-10"°0

Fir die Berechnung der Kapazitat wird der aus dem literaturentnommenen Wert fir die relative
Permittivitat verwendet, womit sich die folgende Permittivitat ergibt:

epF - (em)™'] = &[F - (cm)7'] - &[] = 8,854-107* F - (cm)™" - 300

=26,562-10712 pF - (cm)™! (65)
Damit lasst sich die zugehorige Kapazitat des Blutes fiir die Simulation berechnen:
g[F - (cm)™'] - &[] - A[mm?]
CBlut, Gesamtfliche [F] =
d[mm] (66)
26,562-10712 pF - (cm)™1- 2,31 cm?
= = 306,8 pF
0,2cm

Alle anderen verwendeten Werte sind in aus den vorherigen Abschnitten entnommen, da sich die
Parameter fiir diese Simulation nicht verdandert haben. Damit ergibt sich das folgende Ergebnis fiir die
statischen Simulationen.
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Abb. 105 Vergleich der Simulationsergebnisse von verschiedenen resistiven Ubertragungsfléichen (Elektroden-, Gesamtfliche
& teildurchflossene Fldche) des Knochens mit Frakturspalt (Himatom) mit den Messergebnissen

Die Ergebnisse der Simulationen des frakturierten Knochens mit Himatom (s. Abb. 105) zeigen einen
gleichmaBigen Verlauf der absoluten Impedanz sowie eine Phasenverschiebung von 0° bis zu 10* Hz.
Das bedeutet, dass eine rein resistive Ubertragung in diesen Bereichen stattfindet. Die
Phasenverschiebung dhnelt vom Verlauf bis zu dieser Frequenz den realen Messwerten und weicht
anschlieRend durch weniger ausgepragte Steigerung in den negativen Bereich ab. Dies deckt sich mit
Beobachtungen der anderen Simulationen, weshalb die aufgefiihrten Begriindungen aus dem
vorherigen Abschnitt auch hier anwendbar sind. Die absolute Impedanz sinkt bei den realen
Messungen kontinuierlich bis 10* Hz, um anschlieBend stark anzusteigen bis ca. 300 kHz und
anschlieBend wieder stark abzufallen. Insbesondere der Bereich bis 10* Hz lasst auf eine abnehmende
Leitfahigkeit schlieRen. Dies ist in der Literatur nicht berichtet, weshalb eine Umsetzung in der
variablen Simulation keine Grundlage besitzt. Die Grenzwerte der absoluten Impedanz bei der
Simulation liegen bei 320 Q (resistive Ubertragung lber die Gesamtfliche) und 16,5 kQ (resistive
Ubertragung tiber die Elektrodenfliche). Dies umschlieRt den Messbereich der absoluten Impedanz
der realen Messungen in einem breiten Band.
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Abb. 106 Vergleich der Simulationsergebnisse von variabler und statischer Kapazitdt (resistiv: teildurchflossene Fldche;
kapazitiv: Gesamtfldche) mit den Messergebnissen des Knochens mit Himatom

Blut verdndert seine elektrischen Eigenschaften im Frequenzbereich nach den vorhandenen
Literaturwerten nicht maligeblich (s. 2.4.2.2). Daher wurde fiir die Untersuchung mit variabler
Kapazitat und Resistivitdt nur die Varianz der Permittivitdt von dem Knochenmark betrachtet. Die
Ergebnisse sind den realen Messwerten und der Simulation mit statischen Werten (resistive
Ubertragung: Teildurchflossen, kapazitive Ubertragung: Gesamtfliche) gegeniibergestellt (s. Abb.
106). Die bessere Anndhrung wird bei der statischen Simulation erzielt. Deren grofRte Abweichung
findet sich fur die Phasenverschiebung bei 1 MHz (Simulation: -9°; Messwerte: -55°) und flr die
absolute Impedanz bei 10* Hz (Simulation: 4 k(Q; Messwerte: 1,8 k(). Die héhere Impedanz der
Simulation ist durch eine Durchdringung des Knochenmarks mit Blut in der realen Messsituation
erklarbar. Da der Unterschied in der Leitfahigkeit zwischen Blut und Knochenmark den Faktor 2,8
betragt, ist durch eine grofSteilige Durchdringung des Knochenmarks eine Steigerung der Leitfahigkeit
um den Faktor 2 realistisch, insbesondere da die relative Feuchte des Knochenmarks durch das Blut
sehr wahrscheinlich erhéht wird. Hier ist wieder erkennbar, dass der Abgleich der technisch
simulierten Impedanz mit den Messwerten des biologischen Systems weitere Interpretation zulasst.

4.2.2.3  Simulation Knochen mit Frakturspalt (Knorpel)

Es wurden zur Berechnung die gleichen vier Anwendungsszenarien wie den vorherigen beiden
Abschnitten verwendet, damit die Vergleichbarkeit zwischen den Simulationen erhalten bleibt. Zur
Simulation des Knorpelgewebes wurde die zweite R-C-Parallelschaltung zwischen den Messelektroden
fir die Simulation des Blutes im Hamatom mit den Eigenschaften vom Knorpel konfiguriert, um
Simulationen &dquivalent zu dem beschriebenen Verfahren in Abschnitt 4.2.2.2 durchzufiihren. Die
Lange des stromdurchflossenen Bereichs des Knochenmarks zwischen den Messelektroden wurde bei
1,3 mm beibehalten. Der Teilbereich durch den mit Knorpel geflillten Frakturspalt wurde weiterhin mit
Breite von 0,2 mm angenommen. Nach Formel (15), (16) und (23) lassen sich mithilfe der elektrischen

Leitfahigkeit (0,6 %, s. Abb. 25 & [50]) und der relativen Permittivitat (1000, s. Abb. 25) von Knorpel

der elektrische Widerstand und die Kapazitat fir die Simulation des blutgefillten Knochenspalts
berechnen:
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1 L [m] 1 0002m

RKnorpel, Flache der Elektrode [-Q]

o [3] Almm?] " (S 45mm?(g7)
L m ) m
= 0,000416 1
. " 1 I [m] 1 0002m
Knorpel, Teildurchflossen = ' 2 = ) 2
o, [%] A [mm?] 0,6% 18,5 mm (68)
= 0,000101 2
1 L [m] 1 0002m
RKnorpel, Gesamtflache [-Q] = - [i] ' A [mmZ] = 0 6£ ) 231 mmz (69)
L m ’ m
=0,825-107"> 0

Fir die Berechnung der Kapazitat wird der aus dem literaturentnommenen Wert fir die relative
Permittivitdt (1 MHz) verwendet, womit sich die folgende Permittivitat ergibt:

ep[F - (cm)™Y] = g[F - (cm)™'] - &[] = 8854107 F - (¢cm)~'- 103

7
=8,854-10" pF - (cm)™? (70)
Damit lasst sich die zugehorige Kapazitat des Knorpels fir die Simulation berechnen:
golF - (em)™'] - &[] - A[mm?]
CKnorpel, Gesamtfliche [F] = d[mm] 1)

_ 8854-107" pF - (cm)™' - 2,31 cm?

B 0,2cm
Alle anderen verwendeten Werte sind in aus den vorherigen Abschnitten entnommen. Fir die
frequenzabhdngige Simulation wurden die Literaturdaten bzgl. der Frequenzabhangigkeit der
elektrischen Eigenschaften des Knorpels herangezogen. Da keine Messergebnisse zur
Charakterisierung von Knorpel unter 0,1 MHz vorhanden sind [106], aber eine exponentielle Steigung
der Permittivitat deutlich erkennbar ist, wird diese fiir die Simulation abgeschatzt. Hierfiir wird auch
eine exponentielle Abnahme von 100.000 auf 1000 ab 10 kHz bis zu 1 MHz (lineare Reduktion in der
logarithmischen Darstellung) angenommen. Unter 10 kHz wird eine statische Permittivitdt von 100.000
verwendet. Des Weiteren wird der Verlauf der Permittivitdt des Knochenmarks adaptiv angepasst. Fir
die elektrische Leitfihigkeit ist keine Steigerung abschatzbar, auch wenn Anderungen iiber den

= 1022 pF

Frequenzbereich erwartbar sind. Daher wird hier weiterhin mit dem statischen Wert von 0,6 -

gearbeitet.

Die Ergebnisse der statischen Simulationen (s. Abb. 107) zeigen einen gleichmaRigen Verlauf der
absoluten Impedanz sowie eine Phasenverschiebung von 0° in der Messregion unterhalb der Frequenz
von 10 kHz. Diese ist in den realen Messungen dhnlich. In den realen Messungen sind negative
Phasenverschiebungen sowie ein leichter Anstieg der absoluten Impedanz in dem niedrigfrequenten
Bereich bis zu 1Hz sowie im Frequenzbereich zwischen 10 kHz und 1 MHz erkennbar. Die
niedrigfrequenten Anderungen stellen eine Abweichung zu allen Simulationsergebnissen dar. Da die
Phasenverschiebung in den Simulationen und Messungen ahnlich verlaufen, kann auf eine Differenz
der elektrischen Leitfahigkeit zwischen den realen Werten und der Simulation geschlossen werden. Ein
weiterer hierbei maRgeblich beeinflussender Faktor ist die tatsachliche Spaltbereite, welche auch nicht
ideal gleichmaRig ist. Die Anderung der absoluten Impedanz im niedrigfrequenten Bereich kann
aufgrund der statischen Werte des Widerstands bzw. der fehlenden Literaturdaten (s. 2.4.2.2) in der
Simulation nicht erzeugt werden. Die absolute Impedanz der realen Messung liegt zwischen der
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maximalen und minimalen Abschatzung (16,5 kQ und 325 Q). Die Phasenverschiebung der Simulation
fallt selbst bei der Simulation mit der Ubertragung des kapazitiven Stroms durch die Gesamtfliche und
des resistiven Stroms tiber die Elektrodenflachen mit maximal knapp -35° bei 1 MHz geringer aus als
die gemessenen -58,6 °.

Die beste Annaherung an die Messwerte wird dquivalent zur Simulation des Hamatoms mit der
resistiven Stromubertragung durch die teildurchflossene Flache und der kapazitiven Stromibertragung
durch die Gesamtflache erzielt. Die Abweichung der absoluten Impedanz bei 0° liegt bei ca. 2 kQ. Die
hochste Abweichung der Phasenverschiebung liegt bei 1 MHz und betragt ca. 50°, entstehend aus dem
Messwert von -58,6° zu dem Simulationswert von -9,1°. Allerdings ist der Verlauf der Kurve im
Vergleich zu den frequenzabhédngig angepassten elektrischem Ersatzschaltbild dhnlicher (s. Abb. 108).
Aufgrund der linear abfallenden relativen Permittivitat ab 10 kHz (Knorpel) bzw. 5 kHz (Knochenmark)
zeigt die Phasenverschiebung und absolute Impedanz starkere Veranderungen im hochfrequenten
Bereich, welche nicht dem Verlauf der gemessenen Werte entsprechen. Die Ergebnisse des
Formverlaufs bei Nutzung der Gesamtfliche zur Ubertragung von resistiver und kapazitiver
Stromibertragung dhnelt auch bei dieser Simulation am deutlichsten dem realen Verlauf. Allerdings
ist deutlich erkennbar, dass gewebetypische Dispersionen nur in einem Frequenzspektrum aufgrund
der statischen Eigenschaften der Kondensatoren simuliert werden. Durch Daten der elektrischen
Eigenschaften bezliglich der Frequenzbereiche unter 100 kHz kénnte eine Verbesserung der Simulation
erreicht werden. Trotz der Abweichungen sind die Grenzen der absoluten Impedanz bestimmbar,
womit eine grobe Uberpriifung der Messwerte durch die Simulation gewahrleistet werden kann.
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Abb. 107 Vergleich der Simulationsergebnisse von verschiedenen resistiven Ubertragungsflichen (Elektroden-, Gesamtfliche
& teildurchflossene Fldche) des Knochens mit Frakturspalt (Knorpel) mit den Messergebnissen
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Abb. 108 Vergleich der Simulationsergebnisse von variabler und statischer Kapazitdt (resistiv: teildurchflossene Fldche;
kapazitiv: Gesamtfldche) mit den Messergebnissen des Knochens mit Knorpel

4.2.3 Verifizierung der vollstandigen Funktion

Dieses Kapitel beschéftigt sich mit dem Einfluss von der Belastung auf die Impedanz und lberprift die
Funktionsweise der entwickelten Prototypen. Als Erstes werden die Ergebnisse des DMS dargestellt.
Hierbei wird ausschlieBlich auf die an- und abschwellende bzw. variierende Belastung (innerhalb von
7 Minuten von 0 Newton auf 250 Newton auf O Newton, s. 3.8.4) eingegangen, da eine permanente
Messung von 250 N bzw. 0 N wenig Informationen (iber die Funktion des DMS enthilt. Die Ergebnisse
der Impedanzmessung der drei Experimentreihen, statische Belastung, an- und abschwellende
Belastung sowie unbelastete Messungen, werden fiir die die jeweiligen Plattentypen (PEEK bzw. Titan)
und die (nicht-)frakturierten Knochen separat dargestellt. Dabei werden einmal alle Messungen
untereinander verglichen und in einer anderen Grafik die Analyse im Vergleich zu einer leitfahigen
Losung als Testobjekt gefiihrt. Am Ende des Unterkapitels wird ein Vergleich zwischen allen
Ergebnissen der Impedanzmessungen gezogen.

4.2.3.1 Ergebnisse der DMS-Messungen

Der DMS zeigt in jeder Belastungssituation eine Korrelation zwischen der Kraft und dem Ausgabewert
(vgl. Abb. 109, Abb. 110, Abb. 111 und Abb. 112). Damit wird verifiziert, dass tUber die DMS die
Belastung der Osteosyntheseplatten bestimmt werden kann.

Beim Vergleich der Messwerte des DMS der Osteosyntheseplatte aus PEEK (s. Abb. 109, Abb. 110) fallt
auf, dass die Veranderung der Messwerte des DMS bei dem frakturierten Knochen hoéher sind. Die
Messwerte an dem nicht-frakturierten Knochen steigen ungefahrvon 0 V auf ca. 0,35 V, die Messwerte
an dem frakturierten Knochen steigen ungefahr von -0,6 V auf 0,2 V. Die Veranderung l&sst sich somit
auf etwas mehr als den Faktor Zwei abschatzen. Durch die eingebrachte Fraktur sinkt die Steifigkeit
des Gesamtsystems (Knochen mit Osteosyntheseplatte), was zu einer hoheren Belastung und damit
einer ausgepragteren Verformung der Osteosyntheseplatte fihrt. Daher wird der erwartete Effekt
durch die Fraktur mit den Ergebnissen bestatigt. Dass dieser Effekt nachweisbar ist, verdeutlicht, dass
mithilfe der Osteosyntheseplatte die Steifigkeit des Gesamtsystems indirekt bestimmbar und somit die
Knochenheilung und die damit einhergehende Versteifung messbar ist. Der Faktor Zwei lasst einen
groRen Bereich fiir messbare Anderungen der Steifigkeit in den verschiedenen Phasen der Heilung.
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Abb. 109 Messwerte des Dehnmessstreifens (DMS) fiir die dreifach durchgefiihrte, variierende Belastung mit einem Anstieg
von 0 Newton auf 250 Newton und einem Abstieg von 250 Newton auf 0 Newton bei der Osteosyntheseplatte aus PEEK an
einem nicht-frakturierten Femur vom Schwein

PEEK, frakturierter Knochen, variierende
Last
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Standardkraft [N]
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Abb. 110 Messwerte des Dehnmessstreifens (DMS) fiir die dreifach durchgefiihrte, variierende Belastung mit einem Anstieg
von 0 Newton auf 250 Newton und einem Abstieg von 250 Newton auf 0 Newton bei der Osteosyntheseplatte aus PEEK an
einem frakturierten Femur vom Schwein

Der Vergleich der Messwerte der DMS von der Osteosyntheseplatte aus Titan und aus PEEK (s. Abb.
111 und Abb. 112) zeigt eine deutlich geringe Schwankungsbreite fir die Variante mit Titan. Fiir Werte
am nicht-frakturierten Knochen steigen ungefahr von -0,05V auf 0,1V, was liber den Faktor zwei
geringer ist als die Variation bei der Osteosyntheseplatte aus PEEK (0,15 V zu 0,35 V). Dies zeigt, dass
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die hohere Steifigkeit der Titanplatte (s. 4.1.4) sich bei den Messungen deutlich bemerkbar macht. Es
verifiziert auRerdem die Funktionalitat der Steifigkeitsmessung des Gesamtsystems. Dariliber hinaus
wird nachgewiesen, dass auch kleinere Verformungen an der Titanplatte gut differenzierbar sind. Die
Messwerte des DMS auf der Titanplatte bei einem frakturierten Knochen steigen ca. von -0,05 V auf
1,3 V. Dies ist eine VergroRerung der Dehnung um den Faktor 9, was sich deutlich von den Ergebnissen
bei der Osteosyntheseplatte aus PEEK unterscheidet. AuRerdem ist ab ungefahr 150 N eine Versteifung
des Gesamtsystems erkennbar. Das lasst darauf schlieBen, dass ab 150 N Belastung ein Aufsetzen der
Frakturenden stattfindet, wodurch sich ein GroRteil des Kraftflusses auf die Verbindung Uber den
Knochen verschiebt. Da dies bei der Osteosyntheseplatte aus PEEK an der Fraktur nicht erkennbar ist,
ist ein Berlhrungspunkt von Beginn der Messung an wahrscheinlich. Da derselbe Knochen fiir die
Messung verwendet wurde, musste dieser zweimal verschraubt werden. Beim Verschrauben der
Fraktur mit der Osteosyntheseplatte aus PEEK ist ein Auflagepunkt an den Knochenrandern aufgrund
von leichter Kippung zu vermuten. Daraus ldsst sich einerseits die Erkenntnis ableiten, dass deutlich
hohere Messwerte mit einer Steigerung des Abstandes der Fraktur erreichbar sind und dass im Fall von
der Versteifung der Fraktur durch die Heilung ein relativ hoher Anteil der Belastung durch den Knochen
getragen wird. Da eine moglichst abstandslose Reposition der Knochen in der Operation angestrebt
wird, sind beide Ergebnisse wichtig. Die Ergebnisse an der Titanplatte zeigen das Potential tiber groRe
Steifigkeitsbereiche, die Heilung zu messen. Die Ergebnisse an der PEEK-Platte zeigen, dass selbst bei
direkter Berlihrung ein Nachweis der Knochenheilung messbar ist. Erhohte Messwerte verstarken die
Aussagekraft und Unterscheidbarkeit der Steifigkeitsmessung, da dies eine eindeutigere
Differenzierung zuldsst. Zusammenfassend wird deutlich, dass die entwickelten Prototypen unter
verschiedenen Szenarien die Fahigkeit zeigen Uber die DMS-Messungen die Versteifung bei der
Frakturheilung zu monitoren.

Titan, nicht-frakturierter Knochen,
variierende Last
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— 01 N | | ] . g b v —
2
< 0,051 v : —
o
g o0 .
$ -10 40 90 140 190 240
& -0,05 ladlait ke, R o ALIR I
[
Z o1 i Bk R

-0,15

-0,2

Standardkraft [N]
Versuch 1 Versuch 2 Versuch 3

Abb. 111 Messwerte des Dehnmessstreifens (DMS) fiir die dreifach durchgefiihrte, variierende Belastung mit einem Anstieg
von 0 Newton auf 250 Newton und einem Abstieg von 250 Newton auf 0 Newton bei der Osteosyntheseplatte aus Titan an
einem nicht-frakturierten Femur vom Schwein
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Abb. 112 Messwerte des Dehnmessstreifens (DMS) fiir die dreifach durchgefiihrte, variierende Belastung mit einem Anstieg
von 0 Newton auf 250 Newton und einem Abstieg von 250 Newton auf 0 Newton bei der Osteosyntheseplatte aus Titan an
einem frakturierten Femur vom Schwein

4.2.3.2 Ergebnisse der Impedanzmessung

Im Kapitel 4.2.1 wurde bereits ausfiihrlich dargestellt, welche Effekte Langzeitmessungen, Variation
des Messaufbaus bzw. Messobjektes auf die Ergebnisse der Impedanzmessung haben. AulRerdem
wurde herausgestellt, dass eine Differenzierung zwischen den verschiedenen Heilungsphasen mittels
Impedanzmessung moglich sind. Dieses Kapitel soll sich daher hauptsachlich mit der Verifikation der
gemeinsamen Funktionsfahigkeit (Impedanzmessungen und DMS-Messungen) beschaftigen. Fir eine
Differenzierung der Messungen der DMS ist eine auRenanliegende Belastung notwendig, daher wird
der Einfluss dieser auf die Impedanzmessungen systematisch untersucht. Weitere Details zum
Versuchsaufbau und den weiteren Randbedingungen finden sich in 3.5.2 und 3.8. Es wird mit der
Analyse der Messungen an nicht-frakturierte Knochen mit den beiden Osteosyntheseplatte (PEEK &
Titan) begonnen, um anschliefend die gleichen Untersuchungen an frakturierten Knochen zu
diskutieren. Abschliefend werden alle Messungen miteinander verglichen. Die Messergebnisse mit
der Osteosyntheseplatte aus PEEK (s. Abb. 113) zeigen kaum Unterscheidungsmaglichkeiten zwischen
einer unbelasteten, einer statisch belasteten und einer variierenden belasteten Messsituation. Die
Absolutwerte der Impedanz sind bei der statischen Belastung etwas geringer, die
Phasenverschiebungen decken sich nahezu vollstandig. Der Vergleich mit einer Referenzlésung (s. Abb.
114) verstarkt diesen Eindruck zusatzlich. Dies ldsst vermuten, dass Belastung von bis zu 250 N keinen
maRgeblichen Einfluss auf die Messergebnisse hat, wenn der Knochen ausgeheilt ist.

Der Vergleich der Messergebnisse vom nicht-frakturierten Knochen (s. Abb. 96) zeigen einen sehr
dhnlichen Verlauf der absoluten Impedanz und Phasenverschiebung. Auffallig ist der abweichende
Betrag der absoluten Impedanz (ca. Faktor 3). Dies ist multifaktoriell begriindbar. Zum einen ist der
Zeitpunkt der Messung ein wesentlicher Einflussfaktor, da mit dem Fortschreiten der Zeit nach dem
Auftauen die Austrocknung des Knochens voranschreitet. Dieser Effekt wiirde in einer realen Fraktur
aufgrund der Durchblutung nicht auftreten. Zum anderen ist die Zusammensetzung des Knochenmarks
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—was einen groffen Anteil am Messergebnis hat —und die mit Knochenmark gefiillte réhrenartige Form
des Knochens individuell unterschiedlich (s. 2.4.2.2), wobei mehr gelbes Knochenmark (geringerer
Wasseranteil) zu hoheren Absolutwerten fiihrt. Des Weiteren ist der Kontakt der Elektroden mit dem
umgebenden Knochenmark ein wesentlicher Einfluss fir die Impedanz, ebenso kann durch
unterschiedliche Positionierung der Elektroden (ndher an der Kortikalis oder mittiger im Knochenmark)
ein Einfluss auf die Werte der absoluten Impedanz vermutet werden (vgl. Abb. 27). Der gleichartige
Verlauf der Impedanz iiber den gemessenen Frequenzbereich zeigt die Ahnlichkeiten zwischen den
Messungen auf. Die Positionierung der Elektroden und Kontaktierung mit dem umliegenden
Knochenmark kénnen auch fiir Anderungen im Betrag der Phasenverschiebung (ca. 23 ° (8 kHz) zu 9 °
(23 kHz)) verantwortlich sein. Grundsatzlich Iasst sich trotz der Unterschiede der gleichartige Verlauf
Uber die Frequenz wiedererkennen.
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Abb. 113 Impedanzmessung an der Osteosyntheseplatte aus PEEK an einem nicht-frakturierten Femur vom Schein
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Abb. 114 Impedanzmessung an der Osteosyntheseplatte aus PEEK an einem nicht-frakturierten Femur vom Schein mit
Referenzlésung
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Die Messergebnisse mit der Osteosyntheseplatte aus Titan (s. Abb. 115) weisen grofRere Differenzen
zwischen den unterschiedlich belasteten Messobjekten auf. Die Absolutwerte der Impedanz sind bei
der variierenden Belastung im Frequenzbereich {iber 1Hz ca. 500 Ohm grofRer. Die
Phasenverschiebungen unterscheidet sich leicht im Bereich zwischen 1-100 Hz. Vergleicht man die
Werte mit der Referenzldsung (s. Abb. 116) mindert sich dieser Eindruck. Griinde fiir die Verdanderung
der Impedanz kénnen vielfdltig sein. Bspw. wiirde eine leichte Bewegung der Elektrode durch die
Verformung wahrend der variierenden Belastung dies auslosen konnen, da der Kontakt zum
angrenzenden Knochenmark beeinflusst werden kann oder die Position der Elektroden selbst. Dass die
Veranderung aufgrund des Einflusses der Belastung selbst auftritt, erscheint im Hinblick auf die
Ergebnisse der Osteosyntheseplatte aus PEEK und dem Vergleich zu der Referenzlésung als
unwahrscheinlich. Verdnderungen von nur ca. einem Viertel der absoluten Impedanz in Folge von
Kontaktveranderungen erscheinen im Hinblick auf die Spannbreite der Impedanz als relativ geringer
Einfluss. Dass die Phasenverschiebung zwischen statisch belastetem Prototyp und unbelasteten
Prototyp gleich sind, unterstiitzt die Vermutung, dass die Last selbst keinen Einfluss auf die
Impedanzmessung hat.
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Abb. 115 Impedanzmessung an der Osteosyntheseplatte aus Titan an einem nicht-frakturierten Femur vom Schein
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Abb. 116 Impedanzmessung an der Osteosyntheseplatte aus Titan an einem nicht-frakturierten Femur vom Schein mit
Referenzlésung
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Messungen am frakturierten Femur des Schweins mit der Osteosyntheseplatte aus PEEK (s. Abb. 117)
zeigen lediglich im Frequenzbereich (ber 1kHz fir die unbelastete Messsituation
Unterscheidungsmoglichkeiten. Zwischen der statisch belasteten und der variierenden belasteten
Messung sind keine Unterschiede ersichtlich, weder fiir die Absolutwerte der Impedanz noch fiir die
Phasenverschiebung. Dies gilt auch fiir Messwerte unter 1 kHz bei den unbelasteten Messungen. Ein
Grund flr die Unterschiede kann der Kontakt des Knorpels mit dem Knochenmark sein. Durch die
Belastung wird dieses zusammengepresst, was z. B. zu einem geringeren Anteil von Wasser in dem
Knorpel flihren kann. Dies hatte eine geringere Leitfahigkeit zur Folge, was zu der kapazitiven
Ubertragung des Stroms fiihren wiirde. Es wiirde allerdings auch Unterschiede zwischen der statisch
und der variierenden Belastung erwartbar machen, welche nicht erkennbar sind. Eine weitere
mogliche Begriindung ist eine Veranderung des Kontaktes der Elektroden mit dem Knochenmark durch
die Belastung und damit einhergehende Bewegung oder ein Einfluss durch eine leicht andere
Positionierung der Elektroden aufgrund der angreifenden Krafte. Das im Vergleich zu den
Messergebnissen des nicht frakturierten Knochens mit der Osteosyntheseplatte aus Titan hier die
unbelastete Messsituation zu Abweichungen fiihrt, verstarkt den Eindruck, dass dies nicht direkt mit
der Belastungssituation zusammenhangt, sondern durch die beschriebenen sekundaren Effekte
erzeugt wird. Der Vergleich mit einer Referenzldsung (s. Abb. 118) fiihrt in diesem Fall zu keinen
zusatzlichen Erkenntnissen.

Der Vergleich der Messergebnisse vom frakturierten Knochen mit Knorpel im Knochenspalt (s. Abb.
98) zeigt einen abweichenden Verlauf der absoluten Impedanz und Phasenverschiebung. Bereits in
Abschnitt 4.2.1 wurde diskutiert, dass das Blut im Knochenspalt vermutlich zu einer Einlagerung im
Knochenmark gefiihrt hat, was wiederum die Messungen mit Knorpel tiberlagert. Dies wird durch die
Messergebnisse bestatigt. Da der Knorpel wenig Einfluss auf die Phasenverschiebung und den Verlauf
der absoluten Impedanz aufweist, ist eine dhnliche Form zur Messung mit Blut im Knochenspalt auf
die Einlagerungen zuriickzufiihren. Damit sind auch die Unterschiede zwischen den Messergebnissen
(vgl. Abb. 96 & Abb. 117) erklarbar. Die trotzdem geringeren Absolutwerte der Impedanz zeigen, dass
der Messaufbau und der individuelle Zustand des Messobjektes (Knochen) einen groRen Einfluss auf
die Impedanz haben, auch wenn der Verlauf / die Form der Messkurve gleichbleibend ist.
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Abb. 117 Impedanzmessung an der Osteosyntheseplatte aus PEEK an einem frakturierten Femur vom Schein
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Abb. 118 Impedanzmessung an der Osteosyntheseplatte aus PEEK an einem frakturierten Femur vom Schein mit
Referenzlésung

Die Erkenntnisse aus der Analyse der Ergebnisse (s. Abb. 119 & Abb. 120) sind deckungsgleich zu den
Erkenntnissen aus der Analyse der Impedanzmessungen der Osteosyntheseplatte aus PEEK am nicht-
frakturierten Knochen (s.

Abb. 113 &

Abb. 114). Die Ergebnisse Uberlagern sich in einem Rahmen von 100 Q, sodass eine Differenzierung
der Belastung anhand der Impedanz nicht moglich erscheint. Die Anordnung, welche
Belastungssituation zu den hochsten bzw. niedrigsten Impedanzen fiihrt, verandert sich. Diesmal fiihrt
die statische Last zu den niedrigsten Impedanzen, umgekehrt zu den ersten analysierten Messungen.
Allerdings fallt insbesondere im Vergleich mit einer Referenzlésung (s. Abb. 120) auf, dass die
Unterschiede sehr gering sind, die Phasenverschiebung nahezu identisch.
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Abb. 119 Impedanzmessung an der Osteosyntheseplatte aus Titan an einem frakturierten Femur vom Schein
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Abb. 120 Impedanzmessung an der Osteosyntheseplatte aus Titan an einem frakturierten Femur vom Schein mit
Referenzlésung

Im Vergleich stechen die Messungen am nicht-frakturierten Knochen mit der Osteosyntheseplatte aus
PEEK sowie die Impedanzmessung an der Osteosyntheseplatte aus PEEK an einem frakturierten Femur
ohne mechanische Belastung heraus. Die Griinde fiir das Abweichen des zuletzt genannten Falls
wurden bereits im vorherigen Abschnitt diskutiert. Begriindungen fiir das Abweichen der Absolutwerte
der Impedanz fir die drei Messreihen am nicht-frakturierten Knochen mit der Osteosyntheseplatte
aus PEEK kdnnen Austrocknungseffekte, die Position der Elektroden und der Kontakt der Elektroden
mit dem Knochenmark sein. Da die Messungen mit der Osteosyntheseplatte aus Titan und aus PEEK
am gleichen Knochen durchgefiihrt wurden, kann durch die ersten Messungen mit Titan auch bereits
eine Aushohlung im Knochenmark entstanden sein, sodass sich beim Einbringen der Elektroden der
Osteosyntheseplatte aus PEEK, welche als Zweites untersucht wurde, das Knochenmark nicht
vollstandig an die Elektroden anlegen konnte. Zusatzlich kann auch ein Unterschied in der Impedanz
durch die Osteosyntheseplatte selbst erzeugt werden. Griinde hierfiir sind vermutlich auch die Position
der Elektroden und Unterschiede in der Messkette inklusive der Osteosyntheseplatten.

Der Einfluss der mechanischen Belastung auf die Impedanz, wie dies durch verschiedene Effekte in
2.4.2.2 beschrieben wird, ist in den durchgefiihrten Messungen nicht nachweisbar. Dies ist vermutlich
auf die GroéRe der Effekte zuriickzufiihren, da diese nicht ausreichen, um das Messsignal deutlich zu
verandern. Damit wird die Impedanzmessung unabhdngig von den &duBeren mechanischen
Belastungen, solange diese die Position der Elektroden nicht merklich verandert oder den Kontakt des
Knochenmarks mit diesen beeinflusst. Dies hat zur Folge, dass die Messungen der Impedanz
unabhangig von duReren Aktivitaten durchgefiihrt werden kdnnen, solange diese nicht sehr hohe
Belastungen auf den Knochen — und damit auf den Prototypen — aufbringen. Da wahrend der Heilung
Lastgrenzen vorgegeben werden, ist damit nicht zu rechnen. Daher kénnten Patientinnen und Patient
z. B. auch beim Spaziergang durch den Park Messdaten einer Tibia- oder Femurfraktur aufnehmen,
was die Anwendung deutlich alltagstauglicher und robuster macht. Dies ist auch ein weiterer wichtiger
Vorteil gegenliber den DMS-Messungen, welche auf eine bekannte externe Belastungssituation
angewiesen sind, um eine gute Interpretation zu ermdglichen. AuRerdem ist der Muskeltonus als
potentieller Storeinfluss nicht maRgeblich, wodurch eine Unbekannte, welche DMS-Messung stark
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beeinflussen kann und welche die Patientin oder der Patient nicht aktiv steuert, in der Analyse der
Daten entfallt.

4.2.4  Zwischenfazit und Diskussion

Die Voruntersuchungen von verschiedenen Messparametern, welche vor die standardisierten
Versuche an einer simulierten In-vitro-Fraktur durchgeflihrt wurden, haben bereits eine Menge
Erkenntnisse fiir die Durchfiihrung dieser standardisierten Versuche erbracht. So wurde festgestellt,
dass 50 mV die Streuung der Messergebnisse nachweislich auf ein angemessenes Mal} verringert.
AuBerdem hat die Variation der Elektrode, der Messzeitpunkte und der Knochen einen Einfluss auf die
Messergebnisse. Zusatzlich wurde gezeigt, dass die Anderung der Spaltbreiten zu unterschiedlichen
Impedanzen Uber das Frequenzspektrum fihrt, wodurch eine Differenzierung in der Theorie
ermoglicht wird. Fir zuklnftige Differenzierungsmoglichkeiten miisste eine Versuchsdatenbank
aufgebaut werden, um mogliche andere, sich verandernde Parameter von diesem Effekt zu isolieren.
Es konnte bereits in den Voruntersuchungen nachgewiesen werden, dass eine relative Differenzierung
der Heilungsphasen moglich ist, eine absolute Differenzierung aufgrund der Parametervielfalt und den
spezifischen, individuellen Charakteristika eines Knochens und des Bruches nicht einfach umsetzbar
ist. Untersuchungen zum Einfluss der Zeit auf die Messergebnisse konnten zeigen, dass kurzzeitig, d.
h. in Zeitrdume von ca. einer Stunde, keine groRen Anderungen an den Messergebnissen zu erwarten
sind. Uber lingere Zeitraume werden gréRere Unterschiede in den Verldufen der Impedanz erkennbar.
In-vivo-Untersuchungen waren von diesen Effekten (Austrocknung, Abbau Dispersion) nicht
beeinflusst, wodurch eine dauerhafte, kontinuierliche Messung etabliert werden kann, aus welche der
Heilungsstatus interpretierbar ist. Daraus lasst sich ableiten, dass die In-vitro-Versuchsreihen selbst
wiederholbar bleiben, allerdings groRere Zeitrdume durch lange Experimentreihen Einfluss auf die
Messergebnisse haben. AbschlieRend wurde gezeigt, dass die Stabilitdit vom experimentellen Setup
grofRen Einfluss auf die Messungen hat und dass der Knochen frisch sein muss, da dies auch die
Impedanz beeinflusst.

Nachdem die Randbedingungen fiir die Testungen entwickelt worden sind, wurden unter moglichst
idealen, gleichbleibenden Bedingungen die In-vitro-Experimente durchgefiihrt, um mit einem
reproduzierbaren Versuchsaufbau eine Differenzierung der verschiedenen Heilungsphasen
nachzuweisen. Die Messergebnisse wurden detailliert beschrieben und anschlieRend miteinander und
mit der Literatur verglichen. Dies hat gezeigt, dass es zwei Frequenzbereiche gibt, in welchen eine
Differenzierung der Heilungsphasen besonders stark ausgepragt erscheint: den niedrigen
Frequenzbereich (0,1 Hz bis 10 Hz) und den hohen Frequenzbereich (10 kHz bis 1 MHz). Dies deckt sich
mit den Untersuchungen der ersten In-vivo-Experimente zur Impedanz bei Zweileitermessungen von
Lin et al. [12] und mit anderen Untersuchungen am biologischen Gewebe (s. 2.4.2). AuBerdem wird
eine physikalische Herleitung zur Begriindung der differenzierbaren Spektren abgeleitet — und diese
mit dem Abgleich der in der Literatur beschriebenen Dispersionen von biologischem Gewebe
abgeglichen. Daraus ergibt sich die Hypothese, dass sowohl die Alpha- als auch die Beta-Dispersion bei
den verschiedenen Gewebetypen widhrend der Heilungsphase auftritt und fiir nachweisbare
Veranderungen der Impedanz sorgt. Fir die ausgepragte Differenzierbarkeit in den niedrigfrequenten
Bereichen ist vermutlich eine Gegenionen-Dispersion verantwortlich, welche in der Literatur in Bezug
auf Gewebe auch als Alpha-Dispersion beschrieben wird. Dies wurde vor dieser Ausarbeitung noch
nicht am Knochenmark nachgewiesen, ist aber in den Messergebnissen erkennbar. In den hohen
Frequenzbereich ist eine mogliche physikalische Begriindung die kapazitive Stromibertragung tber
die Zellmembranen, welche eine geringe Leitfahigkeit aufweisen. Da beide Effekte (Alpha- und Beta-
Dispersion) im nicht-lebendigen Gewebe Uber die Zeit abnehmen, ist eine verbesserte
Differenzierbarkeit bei der realen Anwendung erwartbar. Als weiterer Ansatz zum Differenzieren von
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dem Gewebetyp wurde der Bereich zwischen 100 Hz bis 1 kHz identifiziert, da hier der Einfluss durch
Dispersionen und andere Faktoren gering erscheint. Die auftretenden Unterschiede fallen im
Gegenzug geringer aus, was eine héhere Sensibilitat der Messung erfordert. Im Kontrast dazu stehen
die niedrig- und hochfrequenten Bereiche mit groReren Unterschieden aber auch deutlich
ausgepragterer Frequenzabhangigkeit.

AnschlieBend wurden elektrischen Ersatzschaltbildern genutzt, um mit Hilfe von den im Abschnitt
Theorie beschriebenen, elektrischen Eigenschaften von Knochen (s. 2.4.2.2) die gemessenen Werte
mit einer Simulation zu verifizieren. Die verschiedenen Simulationen zeigen, dass die Aussagekraft
durch statische elektrische Komponenten wie dem elektrischen Widerstand oder Kondensator
verringert wird und eine idealisierte Modellierung mithilfe von simplen R-C-Parallelschaltungen
Abweichungen aufweist, insbesondere auch beim Kurvenverlauf. Dies ermoglicht es durch die
Unterschiede zwischen den technisch generierten Messwerten und den am biologischen System
gemessenen Werten, weiterfilhrende Interpretationen der Messergebnisse durchzufiihren und
vertiefende Erkenntnisse zu gewinnen. Als groRe einflussnehmende und unbekannte Parameter ist
neben den genauen elektrischen Eigenschaften des Gewebes (Literaturwerte nicht bekannt), der
Austrocknung und der Dispersionseffekte auch der exakte stromdurchflossene Bereich identifiziert
worden, welcher sich wechselseitig mit den anderen Faktoren beeinflusst. Dieser wird von weiteren
variierenden Faktoren, z. B. der Ndhe der Elektroden zur Kortikalis, voraussichtlich beeinflusst. Als
Form der stromdurchflossenen Flache kann von einer langgezogenen ballonartigen Struktur mit
Einschniirungen an den Messelektroden ausgegangen werden aufgrund der hohen Leitfahigkeit der
Elektroden gegeniiber dem Gewebe, wenn man die Ergebnisse in [49] auf die untersuchte Anwendung
Ubertragt. Dies wirde zu einem sich iber den Abstand zwischen den Elektroden verandernden
Durchmesser fuhren, was eine eindeutige Beschreibung und Abschatzung zusatzlich erschwert. Die
Flache, welche durch Speicherung der elektrischen Energie kapazitiv Strom lbertragt, ist auch schwer
abzuschatzen durch die individuelle Strukturierung des Gewebes und die dhnliche Permittivitat der
Kortikalis. Falls die Elektroden auf einer Seite naher an der Kortikalis liegen, wird ein symmetrischer
Stromfluss behindert. Wie in den Anforderungen an die Osteosyntheseplatte (s. 4.1.1) beschrieben, ist
eine moglichst grofRe Entfernung zu dem Hauptkorper der Osteosyntheseplatte und der Elektrode fir
die Funktionsweise notwendig. Dies flihrt zu einem ungleichen Abstand von Elektroden und den
duBeren Kortikalis-Seiten. Durch deren abweichenden elektrischen Eigenschaften (s. 2.4.2.2) hat dies
einen groRen Effekt auf das Messsignal. Trotz der vielen unbekannten und begrenzenden Parameter
konnte durch duBere Abschatzung der Bereich, in welchem die Messergebnisse liegen, eingegrenzt
werden. In diesem liegen auch die Messergebnisse, was grundsatzlich das Modell sowie die
Messergebnisse bestatigt. Die weitere Anndherung an die realen Messwerte mit Hilfe der Anpassung
der stromdurchflossenen Flachen ist in allen Fallen gelungen, obwohl die Kurven der gemessenen
Impedanz in spezifischen Frequenzbereichen nicht nachgebildet werden konnten. Auch eine
Anpassung der gewebespezifischen elektrischen Parameter konnte keine Verbesserung im
hochfrequenten Bereich erzielen, was ein Hinweis auf weitere bestimmende Eingabe-Parameter ist.

Zur Verifizierung der vollstandigen Funktionsfahigkeit wurden Experimente in einer quasi-statischen
Testmaschine (s. 3.5.2) durchgefiihrt. Die Messergebnisse mit den DMS zeigen, dass eine
Differenzierung der Steifigkeit des Knochens mit Frakturen, welche mit Knorpel gefillt sind, zu
Knochen ohne Fraktur deutlich erkennbar sind. Ebenso wird durch ein Aufsetzen der Kortikalis der
Kraftfluss verstarkt (iber den Knochen geleitet. Das zeigt, dass die Versteifung des Knochens direkten
Auswirkung auf die Messwerte hat. Die Ergebnisse zeigen die Funktionalitat der Osteosyntheseplatte
inklusive des Monitorings der Knochenheilung, sowohl durch den DMS als auch durch die
Impedanzmessung,
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Weiterhin wird die Unabhangigkeit der Impedanzmessungen von mechanischen Belastungen bis zu
250 Newton nachgewiesen. Da dieser Wert die Belastung von 20 kg Teillast fir untere Extremitaten (s.
3.6) Ubersteigt, sollte der Heilungsverlauf mittels Impedanz differenzierbar bleiben, auch wenn zu den
Messzeitpunkten unterschiedliche Belastungen auftreten. Diese Belastungen verdndern sich im Alltag
standig, z. B. durch den Muskeltonus oder Aktivitaiten wie Spaziergange, und beeinflussen die
Messungen bis zu gewissen Belastungen nicht malgeblich. Die Ergebnisse zeigen somit einen weiteren
Vorteil der Impedanzmessungen gegeniiber den indirekten Steifigkeitsmessungen der Fraktur mittels
DMS auf. Diese Steifigkeitsmessungen sind von den externen Randbedingung der duBeren Last
abhangig, um den Heilungsverlauf anzuzeigen. Die EIS-Messungen kénnen relativ unabhangig von den
Aktivitdten der Patientinnen und Patienten liber den Tag aufgenommen werden. Dies rechtfertigt
einmal mehr die Verwendung von zwei unterschiedlichen Verfahren, um das medizinisch gefragte
Heilungsmonitoring auf quantitative, (iber den gesamten Heilungsverlauf kontinuierliche und sich
selbst verifizierende Daten zu stiitzen wie dies durch die entwickelten Prototypen ermdglicht wird.
Zusatzlich kann gezeigt werden, dass die Verlaufe der Messungen bei nicht-frakturierten Knochen
gleichbleibend sind, auch wenn die Absolutwerte der Impedanz voneinander abweichen und somit
eine Differenzierung der Heilungsphase ermdoglicht wird. Es kann vielleicht sogar mit einer deutlich
besseren Datenlage zu Einteilung der Heilungsphase durch absolute Messungen fiihren, auch wenn
dies im Status Quo nicht realisierbar ist. Die Messungen am mit Knorpel gefiillten Knochenspalt
unterscheiden sich stark von den Messwerten bei der Fraktursimulation. Dies ist begriindbar durch die
vorherige Einbringung von Blut, welches im Knochenmark teilweise verbleibt und die Messwerte
Uberlagert. Da die Messungen mit Knorpel zu wenigen Phasenverschiebungen oder Erh6hungen bzw.
Verringerungen der Absolutwerte der Impedanz fiihren, bestatigt die sehr dhnliche Kurve der beiden
Messreihen (Blut & Knorpel im Frakturspalt) diese These. Da in der realen Anwendung auch Blut im
Knochenmark permanent vorhanden ist und durch das Hdamatom eingebracht wird, sind die
Messergebnisse der Fraktursimulation trotzdem weiterhin moéglichst nah an dem Anwendungsfall.
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4.3 Entwicklung einer regulativen Strategie flir Neuentwicklung aus der Forschung

In diesem Abschnitt sollen Moglichkeiten, ein innovatives Medizinprodukt zu den Patientinnen und
Patienten zu bringen, erldutert werden. Zur Durchfiihrung von In-vivo-Versuchen zur Beantwortung
von wissenschaftlichen Fragestellungen, z. B. im Zuge von Forschungsprojekten, als auch fiir den
Nachweis der klinischen Sicherheit und Leistungsfahigkeit ist die vorherige Durchfiihrung der
anwendbaren regulatorisch-geforderten Testungen und Erbringung der Nachweise (Verifikation)
notwendig. Im ersten Abschnitt werden verschiedene regulative Pfade erldutert, welche fir
unterschiedliche Stakeholder in der Medizintechnik ausgelegt sind. Im Anschluss werden
Anforderungen erldutert und exemplarisch mit Hilfe einer entwickelten regulativen Strategie
umgesetzt in Bezug auf die in dieser Ausarbeitung beschriebenen Osteosyntheseplatten, welche die
Knochenheilung monitoren kénnen.

4.3.1 Der Weg von Innovationen zu den Patientinnen und Patienten

In der Forschung entstehen stetig innovative, neuartige Medizinprodukte [174]. Der Weg zum
Patentinnen und Patienten ist aufgrund der gesetzlichen Vorgaben komplex [139]. In den
nachfolgenden Abschnitten werden potentielle Moglichkeiten aufgezeigt, Innovationen, welche unter
die Definition eines Medizinproduktes fallen, zu Patientinnen und Patienten zu bringen. Diese wurden
nach dem jeweiligen Akteur im Gesundheitswesen unterschieden, um deren Einfluss und
Moglichkeiten Ubersichtlich darzustellen. Eine Organisation kann dabei in verschiedene Rollen der
jeweiligen Akteure schlipfen. Beispielsweise kann ein Krankenhaus, welches auch eine
Forschungseinrichtung inkludiert, sowohl den Weg der sonstigen klinischen Prifung beschreiten als
auch ein Medizinprodukt als Eigenherstellung produzieren und anwenden. Jeder dieser ,Wege"“ ist mit
gewissen Auflagen und Vorgaben verbunden, auf die im Folgenden kurz eingegangen werden soll.

Den (blichen Zugang fir Medizinprodukte auf dem Markt bietet die Zulassung als reguldres
Medizinprodukt durch ein Medizinproduktehersteller. Diese Moglichkeit fihrt zu den hdéchsten
Anforderungen, da die MDR vollumfanglich umgesetzt werden muss. Die abnehmende Zahl der
Patente in Deutschland zeigt, dass dieser Weg seit Ankiindigung der MDR immer seltener beschritten
wird [139]. Trotzdem ist dieser Weg die Konigsklasse, da keine Einschrankungen an die Nutzung des
Medizinproduktes anfallen. Zusatzlich wird durch die Zulassung auch die Moglichkeit er6ffnet mit dem
Produkt zu wirtschaften und diese somit langfristig am Markt zu etablieren. Die weiteren
beschriebenen Pfade sind durch Einschrankungen in diesen Bereichen nicht als dauerhafte Losungen
anzusehen. Daher ist die Zulassung als reguldres Medizinprodukt zu favorisieren und wird
insbesondere im nachfolgenden Abschnitt 4.3.2 beleuchtet.

Der individuelle Heilversuch, welcher vom behandelnden Arzt ausgeht, wird in der Literatur vielfaltig
definiert. Drei Auslegungen lassen sich unterscheiden. Einerseits wird eine medizinische
Vorgehensweise, deren Folgen nicht eindeutig abgeschatzt werden konnen, fiir eine konkreten Fall
darunter verstanden. Andererseits wird der individuelle Heilversuch als eine versuchsweise
Behandlung einer meist austherapierten und von der Schulmedizin aufgegebenen Patientin und
Patienten aus sog. ,Compassionate Use”, d. h. Anwendung aus Mitgefiihl, bezeichnet. Eine dritte
Definition ist die versuchsweise Anwendung einer neuartigen Behandlungsmethode am Menschen
[175]. Die Deklaration von Helsinki in ihrer neusten Fassung aus 2013 [176] beschreibt einen
individuellen Heilversuch indirekt als ,,nicht nachgewiesene MaRnahme in der klinischen Praxis“ in Abs.
37 mit folgender Eingrenzung: ,Bei der Behandlung eines einzelnen Patienten, fir die es keine
nachgewiesenen MaRnahmen gibt oder andere bekannte MaBRnahmen unwirksam waren, kann der
Arzt nach Einholung eines fachkundigen Ratschlags mit informierter Einwilligung des Patienten oder
eines rechtlichen Vertreters eine nicht nachgewiesene MalRnahme anwenden, wenn sie nach dem
Urteil des Arztes hoffen lasst, das Leben zu retten, die Gesundheit wiederherzustellen oder Leiden zu
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lindern“. Des Weiteren wird die Dokumentations- und Veroffentlichungspflicht der gewonnenen
Erkenntnisse betont [176].

Daher lasst sich der individuelle Heilversuch lGber zwei wesentliche Merkmale abgrenzen. Das erste
Merkmal ist, dass die Behandlung von dem anerkannten medizinischen Standard abweicht. Das Zweite
ist, dass die Behandlung der Patientin oder des Patienten im Vordergrund steht und nicht die
Erprobung von neuen Methoden oder Technologien. Das Forschungsinteresse muss also im
Hintergrund stehen [175, 177]. Bei individuellen Heilversuchen, welche an mehr als einer Person
geplant sind, ist eine Konsultation des zustandigen Ethikrates empfohlen [177].

Aus den abgrenzenden Merkmalen ldsst sich ableiten, dass innovative, neuartige Medizinprodukte
zwar eingesetzt werden kénnen, dies aber nur fiir spezifische Patientinnen oder Patienten und nicht
flr Forschungszwecke erfolgen darf. Somit widerspricht bei einer Neuentwicklung eine Planung eines
individuellen Heilversuches dem Grundgedanken des individuellen Heilversuches.

Gesundheits- und Forschungseinrichtungen haben die Moglichkeit den Weg einer sonstigen klinischen
Priifung zu gehen. Eine Ubersicht (iber die verschiedenen Méglichkeiten der medizinischen Forschung
findet sich in Abb. 121. Aus der Ubersicht wird deutlich, dass lediglich iber die experimentelle
Primarforschung Innovationen ihren Weg zu den Patientinnen und Patienten finden kdnnen. Hierfir
sind nach der MDR die sonstigen klinischen Priifungen angedacht. Die sonstige klinische Priifung ist
nach Art. 82 MDR definiert als ,Klinische Prifungen, die nicht zu einem der in Artikel 62 Absatz 1
genannten Zwecke durchgefiihrt werden [...]“, wobei die in Artikel 61 Absatz 1 genannten Zwecke sich
auf den Nachweis der Sicherheit und Leistungsfahigkeit des Produktes beziehen [146]. Das MPDG
konkretisiert sonstige klinische Prifungen als eine klinische Prifung, die ,der Beantwortung
wissenschaftlicher oder anderer Fragestellungen dient” eindeutiger, wobei diese nicht Teil eines
Prozesses fir die Produktentwicklung bzw. Beobachtung sein noch das angestrebte Ziel eines
Konformitdtsnachweises haben diirfen [§ 3 Abs. 4, MPDG].
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Abb. 121 Verschiedene Mdéglichkeiten medizinischer Forschung [178]

Somit eignen sich sonstige klinische Prifungen, um innovative Ideen der Forschung direkt an
Patientinnen und Patienten zu testen, z. B. in der Form von Anwendungsbeobachtung, frihen
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Machbarkeitsstudien oder Prognosestudien. Allerdings muss hier der Fokus auf der Beantwortung
wissenschaftlicher oder anderer Fragestellungen liegen und nicht auf der Produktentwicklung bzw. -
testung.

Die Anforderungen, welche an diese Art der Studien gestellt werden, enthalten trotz einiger
Erleichterungen im Bereich Dokumentation und Meldung den Nachweis der Grundlegenden Leistungs-
und Sicherheitsanforderungen nach Anhang | der MDR [146]. Dieser Nachweis umfasst die
Mindestanforderungen an Medizinprodukte, woflir es essentiell ist, die Sicherheit und
Leistungsfahigkeit nachzuweisen. Dies wird von Unternehmen nach der klinischen Studie selbst und
der Anerkennung durch die gesetzliche Krankenkasse als die hochste Innovationshiirde bezeichnet
[139]. Da der Aufwand der Nachweisfiihrung abhangig vom Medizinprodukt ist, lassen sich die Kosten
nicht pauschal abschatzen. Das Einschatzen als Innovationshiirde lasst allerdings bereits auf einen
hohen Aufwand schliel3en.

Ein weiterer Weg fiir Gesundheitseinrichtungen, um Patientinnen und Patienten von Innovationen in
der Medizintechnik profitieren zu lassen, ist die Verwendung des Medizinproduktes als
Eigenherstellung. Diese zeichnet sich durch ein vereinfachtes Zulassungsverfahren fir
Gesundheitseinrichtungen aus. Nach der MDR werden Eigenherstellungen indirekt beschrieben als
,Produkte, die ausschlieRlich innerhalb von in der Union ansdssigen Gesundheitseinrichtungen
hergestellt und verwendet werden” [Art. 5 Abs. 5, MDR]. Diese missen unter Einhaltung einiger
Auflagen, die Anforderungen der MDR nicht erfiillen. Unter diese Auflagen fallt auch eine Erklarung,
dass die Produkte den Grundlegenden Leistungs- und Sicherheitsanforderungen nach den Anhang |
der MDR entsprechen [Art. 5 e) iii) Abs. 5, MDR]. Des Weiteren missen Anforderungen wie ein
geeignetes QMS erfiillt werden. Eine Ubersicht tiber die weiteren Anforderungen und die Auslegung,
was ein geeignetes QMS darstellt, findet sich in [179]. Unter den Anhang | fallt neben anderen
Anforderungen auch eine klinische Bewertung. Diese bendtigt klinische Daten, welche durch die
umfangliche Definition von Gleichartigkeit [Abs. 3 Teil A Anhang XIV MDR] mit den Subkategorien,
technisch, biologisch und klinisch, bei innovativen Produkten im Regelfall nur durch klinische
Prifungen gewonnen werden kdnnen. Diese sind noch vor praklinischen Testungen zum Nachweis des
Grundlegenden Sicherheits- und Leistungsanforderungen eine der héchsten Innovationshiirden [139].
Somit ist dieser Weg auch mit einem hohen Aufwand verbunden.

4.3.2 Regulative Strategie

Nachdem der letzte Abschnitt sich mit Moglichkeiten innovative Medizinprodukte zu Patientinnen und
Patienten zu bringen und den generellen Anforderungen dieser Pfade beschaftigt hat, soll in diesem
Abschnitt ein allgemeines Vorgehen, wie die Entwicklung von einem Medizinprodukt im Einklang mit
den relevanten Normen durchgefiihrt werden kann, schrittweise erldutert werden. Das Vorgehen ist
an die Qualitatsmanagementnorm fiir Medizinproduktehersteller [149] angelehnt und kann mit Hilfe
des in der Theorie beschriebenen Wasserfallmodels (Abb. 36) umgesetzt werden. Da keine
spezifischen regulativen Anforderungen an individuelle Heilversuche bestehen, bezieht sich die
regulative Strategie auf die drei anderen Wege von der Innovation zu Patientinnen und Patienten.
Dieser Ansatz kann aber selbstverstdndlich trotzdem auch fir individuelle Heilversuche genutzt
werden. Da die Umsetzung der regulativen Strategie zeitintensiv ist, ist es sinnvoll, dass individuelle
Heilversuche nicht zwangslaufig die regulatorischen Anforderungen erfiillen missen. Beispielhaft
werden Dokumente fiir den Use Case des Demonstrators mit dem geplanten elektronischen Chip und
dem Zubehoérim Anhang (s. 11.4 & 11.9) zur Verfiigung gestellt, um die Umsetzungsmaglichkeiten und
-beispiele darzustellen.

Das Vorgehen wird in die folgenden Schritte gegliedert:
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1. Bestimmen der Anforderungen des Marktes/Entwicklung eines Ziels
2. Benennung und Aufzeichnung eines Design Review Teams

3. Entwicklung der Zweckbestimmung

4. Festlegung der Produktklasse und des moglichen Zulassungsweges
5. Ableitung der notwendigen Normen

6. Produktanforderungen bestimmen

7. Produkt & Herstellungsprozess entwickeln

8. Anforderungen verifizieren

9. Nicht verifizierte Anforderungen validieren

10. Finale Spezifikation mit Anforderungen abgleichen

Der erste Schritt setzt sich mit den Markt- bzw. Kundenanforderungen auseinander, um ein
Entwicklungsziel zu definieren. Dies hilft, um eine innovative ldee zu bewerten und deren zukiinftigen
moglichen Einsatzorte sowie die damit einhergehenden Anforderungen und Benutzerbedirfnissen zu
ermitteln. Da die Anforderungen der potentiellen zukiinftigen Kunden wesentlich fiir den Erfolg von
Innovationen sind, ist dieser Abschnitt zu Beginn wichtig, um den Erfolg der Entwicklung qualifizierbar
zu machen. Das Ergebnis muss dokumentiert werden, um die regulativen Anforderungen zu erfiillen.
Am Bespiel von Osteosyntheseimplantaten zum Monitoring der Knochenheilung durch Messung der
relativen Fraktursteifigkeit und der elektrischen Impedanz ist eine mogliche Dokumentation erstellt
worden, welche sich im Anhang 11.4 findet.

Der zweite Schritt besteht aus der Zusammensetzung des sog. Design Review Teams. Dieses sollte aus
Experten verschiedener betroffener Fachbereich bestehen, damit von verschiedenen Blickwinkeln der
Entwicklungsprozess beobachtet und bewertet wird. Da die betroffenen Bereiche je nach
Entwicklungsziel variieren, ist dies erst nach der Bestimmung dieses sinnvoll. Generell kbnnen zum
Beispiel Personen aus dem betroffenen Fachbereichen Fertigung, Regulatory Affairs, Entwicklung und
Anwendung ein solches Team bilden. Beispielhaft fir Osteosyntheseimplantate zum Monitoring der
Knochenheilung durch Messung der relativen Fraktursteifigkeit und der elektrischen Impedanz
kénnten hier Entwicklungsexperten aus dem Bereich Sensortechnik, Elektrotechnik und Mechanik
eingebunden werden. Als Anwender kommen in erster Linie Unfallchirurgen in Betracht. Als Experten
aus der Fertigung waren sowohl fiir die spanenden Prozesse als auch fiir die Reinigung und Sterilisation
und Materialwissenschaftler eine sinnvolle Auswahl. Das Design Review Team als zusammengestellte
Expertenkommission Ubernimmt im Anschluss die Aufgabe, die einzelnen Prozessschritte der
Entwicklung bis zum marktreifen Medizinprodukt zu tberprifen und anschlieRend freizugeben. Es ist
daher empfehlenswert, sowohl risikoscheue als auch risikoaffine Personen zu inkludieren, damit eine
ausgewogene Bewertung der Entwicklungsschritte vorgenommen werden kann. Die im Anhang auf die
Umsetzung der regulativen Strategie bezogenen Dokumente waren von dieser Expertenkommission
nach griindlicher Prifung freizugeben.

Nachdem ein Entwicklungsziel und die Marktanforderungen sowie ein Design Review Team bestimmt
wurden, kann die Zweckbestimmung entwickelt werden. Diese ist maRRgeblich fiir die Bewertung der
anwendbaren regulativen Anforderungen verantwortlich. Ein Abgleich von der Zweckbestimmung mit
der Definition eines Medizinproduktes (vgl. Art. 2 Abs. 1, 2017/745) flhrt erst dazu, ob entschieden
werden kann, ob das Produkt in unter diese Kategorie fallt. Es werden je nach Zweckbestimmung aber
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auch andere anwendbaren Gesetze, Standards oder Normen (s. 2.6) bestimmt, damit die Konformitat
mit den anwendbaren Regularien nachgewiesen werden kann. Daher sollte die Zweckbestimmung
moglichst spezifisch sein, um unnétige regulative Anforderungen auszuschlieBen, dabei allerdings
genug Raum zur ergebnisoffenen Entwicklung lassen, um moglichst viele sinnvolle technische
Losungsmoglichkeiten zu inkludieren. Die Zweckbestimmung fir den entwickelten Demonstrator
findet sich im Anhang 11.4.

Anhand der Zweckbestimmung kann mithilfe von Regeln aus Anhang VIII der MDR die Produkteklasse
bestimmt werden. Diese spiegelt das Risiko des Medizinproduktes wider. Es wird zwischen Klasse |, Ila,
lIb und IIl unterschieden, wobei Medizinprodukte der Klasse | das niedrigste Risiko aufweisen und
Klasse IlI-Medizinprodukte das hochste Risiko. Dies hat insbesondere Auswirkung auf den
Zulassungsweg als reguldres Produkt, da die Konformitdatsbewertung in Abhangigkeit der
Produktklasse erfolgt. Eine beispielhafte Eingruppierung fiir Osteosyntheseimplantate zum Monitoring
der Knochenheilung durch Messung der relativen Fraktursteifigkeit und der elektrischen Impedanz mit
Bezug zu den Regeln aus Anhang VIl ist in Anhang 11.4 vorgenommen worden.

Wie im Abschnitt beziglich der Zweckbestimmung (Schritt 3.) beschrieben kénnen die anwendbaren
regulativen Anforderungen anhand dieser bestimmt werden. Dies wurde fiir den Demonstrator
beispielhaft in Tabellenform in Anhang 11.9 umgesetzt. Hierbei ist jeweils ein eindeutiger Bezug zu den
betroffenen Anforderungen nach Anhang | der MDR durch die Abschnittsnummern dargestellt. Es wird
des Weiteren differenziert, ob die Anforderungen anwendbar sind. AuRerdem werden die jeweiligen
Normen und Standards, welche zum Nachweis der Anforderung genutzt werden kénnen, im Bereich
,Regelwerk” aufgelistet. Zusatzlich werden diesen die Harmonisierung nach altem bzw. neuem Recht
(s. 2.6) oder den Bezug als Stand der Technik zugeordnet. Im Bereich ,Referenz/Nachweis” knnen die
Verweise auf Dokumente eingetragen werden, welche die Erfillung der Anforderungen der Normen
nachweisen. Der Bereich Bemerkung kann zum Beispiel fiir Erklarung, warum Anforderungen nicht
anwendbar sind, genutzt werden. Dies wurde zum Beispiel bei Anforderungen fiir Medizinprodukten
mit tierischem oder menschlichem Gewebe umgesetzt. Aus dem Dokument wurde eine Liste der
anwendbaren Normen extrahiert und im Dokument mit dem Entwicklungsziel und der
Zweckbestimmung aus Anhang 11.4 ergénzt.

Aus den ausgewdhlten Standards und Normen miissen nach Identifikation dieser die daraus
entspringenden Anforderungen bestimmt werden. Dies ist zum Beispiel die maximal zuldssige
Temperaturerhéhung von 2° C einer Implantat-AuRenseite von den Ublichen 37° C umgebenden
Kérpertemperatur ohne externe Einfliisse nach Abs. 17.1 der DIN EN 45502-1:2016 [180]. Diese
Anforderungen werden anschlieBend als Ausgangsdokument zum Verifizieren und Validieren des
entwickelten Produktes genutzt.

Der siebte Schritt beschreibt den Entwicklungsprozess eines Medizinproduktes selbst. Hierbei wird
versucht, die Anforderungen, welche im vorherigen Schritt bestimmt wurden, durch das
Medizinprodukt vollstdndig umzusetzen. Durch die Fertigung wird dies im Anschluss auch tUberpriifbar.
Die Fertigung sollte hierbei so ausgelegt werden, wie dies auch beim finalen Herstellungsprozess
umsetzbar ist. Dies unterscheidet sich bei Massenfertigung hochstwahrscheinlich von den
Herstellungsschritten fiir einen Demonstrator. Bei kleinen Anwendungslinien ist der Prozess
wahrscheinlich  oftmals  aquivalent. Der  Entwicklungs- und  Fertigungsprozess der
Osteosyntheseimplantate zum Monitoring der Knochenheilung durch Messung der relativen
Fraktursteifigkeit und der elektrischen Impedanz ist im Abschnitt Methodik und Entwicklung
Plattengeometrie (s. 3 & 4.1) ausfihrlich erlautert.
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Die Schritte 8 und 9 bestehen aus dem Abgleich der Anforderungen mit den Eigenschaften des
Medizinproduktes. Hierbei kann erst mithilfe von Testung lberpriift werden, ob die Anforderungen
erfillt werden. Dies ist nicht fir alle Anforderungen moglich, beispielsweise bei der Usability oder der
Auftretenswahrscheinlichkeit von Risiken (s. 2.6.3). Daher wird nach der Verifizierung eine Validierung
dieser Anforderungen durchgefiihrt. Ein typisches Beispiel fiir eine Verifikation ist eine Uberpriifung
der Abgabe von elektromagnetischer Strahlung, um die Einhaltung der Grenzwerte zu belegen. Ein
typisches Beispiel fiir eine Validierung ist eine klinische Studie zur Uberpriifung, ob der medizinische
Nutzen die Risiken lberwiegt.

AbschlieBend missen alle Anforderungen des Medizinproduktes, hergestellt nach der beschriebenen
Fertigungsweise, nachgewiesen und erfillt sein. Ist dies nicht der Fall, durchlauft das Medizinprodukt
Entwicklungszyklen, bis dieses an die Anforderungen angepasst ist. Falls eine Anforderung nicht
erreicht wird, muss die Zweckbestimmung unter Umstanden Uberarbeitet werden, wobei auf die
Entwicklungsziele zu achten ist. Der finale Abgleich mit anschlieBender Ubereinstimmung fiihrt zu
einem Medizinprodukt, welches konform mit den regulativen Anforderungen ist. Daher darf eine
Konformitatserklarung ausgestellt werden, welche dies belegt und fiir den Einsatz notwendig ist. Mit
dieser kann ein innovatives Medizinprodukt den Weg zu Patientinnen und Patienten finden, wobei
bestimmte Prozesse wahrend des gesamten Produktlebenszyklus aufrechterhalten werden miissen.
Dies sind beispielsweise die Postmarketsurveillance (PMS), Vigilanz und Prozessnormen (s. 2.6.3).
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5 Fazit

Der Bedarf, welcher in dieser Arbeit adressiert wird, entspringt einerseits der hohen Inzidenz von
Frakturen in Kombination mit einer hohen Komplikationsrate und den damit einhergehenden
Belastungen der Gesundheitssysteme weltweit und andererseits den Nachteilen und Einschrankungen
bei der Nachverfolgung des Heilungszustands von Frakturen im Status Quo. Diese Nachteile und
Einschrankungen sind die Strahlenbelastung durch Rontgen, die episodischen Messintervallen und
damit zeitverzogerte Reaktionsfdhigkeit auf Komplikationen, die indirekte Messung Uber eine
Charakterisierung der Heilungsphase in Kombination mit Messartefakten und mit der schwachen
Korrelation der mechanischen Festigkeit des Knochens mit diesen Charakterisierungen und die
qualitative Bewertung des Heilungszustandes mit einer hohen Abhangigkeit von der Erfahrung und
Einschatzung des Arztes. Ziel der Ausarbeitung ist es daher ein Osteosyntheseimplantat zu entwickeln,
welches kontinuierlich und quantitativ darstellbar die Knochenheilung monitoren kann und sich dabei
selbst verifiziert. Die Funktionen des entwickelten Prototypens sollen durch intensive In-vitro-
Untersuchungen charakterisiert und deren Funktion verifiziert werden. AbschlieBend soll die
regulative Strategie zu einer méglichen Zulassung thematisiert werden, damit die Ubertragbarkeit in
die reale Anwendung sichergestellt werden kann. Somit wird die Briicke zur medizinischen Anwendung
geschlagen. Fir das Heilungsmonitoring sollte sowohl die elektrische Impedanzspektroskopie
verwendet werden als auch eine mechanische Steifigkeitsmessung mittels Dehnmessstreifen, um
deren Synergien fir die medizinische Anwendung nutzbar zu machen. Mit der elektrischen
Impedanzspektroskopie sollen die Heilungsphasen der Fraktur differenziert werden, sodass nach der
Einbringung der Osteosyntheseplatte die physiologischen Vorgédnge iberwacht werden. Mithilfe der
Dehnmessstreifen soll indirekt die Steifigkeit der Fraktur Uber die Messung der Verformung der
Osteosyntheseplatte gemonitort werden. Da die Steifigkeit der Osteosyntheseplatte gleichbleibend
ist, kann aus der Steifigkeit des Komplexes von der Osteosyntheseplatte mit dem frakturierten
Knochen die Steifigkeit des Knochens bestimmt werden. Ein groBer Vorteil der Impedanzmessungen
ist es, dass die Impedanzmessung bereits direkt ab Beginn der Knochenheilung durch das Monitoring
der physiologischen Prozesse Heilungsphasen nachweisen und kontrollieren kann. AuBerdem kdénnen
so physiologische Prozess deutlicher abgegrenzt werden. Der Vorteil der mechanischen
Steifigkeitsmessung ist, dass die Steifigkeit der wesentliche Parameter zur Beurteilung der
Rehabilitation der Patientinnen und Patienten ist, da eine hohe Steifigkeit des Knochens die
Grundfunktion der Stabilisierung des Kérpers wieder ermaoglicht. Fiir die DMS wird eine bekannte
duBere Last zur Messung bendtigt. Mit der Steifigkeitsmessung ldsst sich in Zukunft auch ein
Uberlastschutz implementieren. Durch die gegenseitige Verifizierung wird eine weitere externe
Uberwachung tberfliissig und die Anwendung im heimnahen Bereich moglich.

Im ersten Schritt wird die Entwicklung der Osteosyntheseplatte beschrieben. Hierfiir werden die
wesentlichen Anforderungen, welche aus der Aufgabenstellung und den Grundsatzen der modernen
Osteosynthese abgeleitet werden, erldutert. Diese sind: ausreichende mechanische Stabilitat,
mechanische Belastung des DMS, Schonung des umliegenden Gewebes durch das Design,
ausreichende Flexibilitat und Steifigkeit der Elektroden, gerundete Kanten und der Weg des geringsten
elektrischen Widerstands durch die Fraktur, wobei hier aufgrund der biologischen Gegebenheiten
Einschrankungen entstehen kénnen. Daher wurde nicht nur ein etabliertes Material, Titan, genutzt,
sondern die Untersuchungen auf ein innovatives Material ausgeweitet, PEEK, welches aufgrund
isolierender Eigenschaften auch fir besonders kleine Knochen, z. B. bei Fingerfrakturen,
Impedanzmessungen ermoglichen kann. Die Miniaturisierung ist daher nur mit nicht-leitenden
Material wie PEEK moglich.

170



Die genannten Punkte haben Uber einen iterativen Verbesserungsprozess zu dem generischen finalen
Design des Prototyps gefiihrt. Diese in iterativen Verbesserungsschritten entwickelte
Osteosyntheseplatte wurde im Hinblick auf die elektrischen Eigenschaften (Zellkonstante) und mit
biomechanischen Untersuchungen durch eine FEM charakterisiert. Dabei wird neben den Einfluss der
Nuten und der Verkapselung der Elektronik, welche ein Losungsansatz zur Implementierung der
Messfunktion darstellen, insbesondere die Unterscheidung zwischen den zwei ausgewahlten
Materialien, PEEK und Titan, untersucht. Die FEM-Analysen weisen nach, dass die mechanische
Schwachung durch die Nuten fir die Elektronik im entwickelten Design nur zu einem geringen Einfluss
auf das Verhalten der Prototypen unter der wesentlichen Belastung, der Biegung, flihren und
bestatigen somit das Design. Lediglich fiir Torsion wird eine deutliche Schwachung der Steifigkeit
aufgezeigt. Beim Vergleich der Materialien zeigt sich, dass das mechanisch stabilere Titan geringere
Verformungen und Spannungen unter der Streckgrenze aufweist, wo hingegen die Osteosynthese-
platte aus PEEK bereits bei einer Last von 50 Newton bzw. 5 Nm die Streckgrenze liberschreitet. Dies
ist voraussichtlich teilweise auch den Kontaktbedingungen geschuldet, zeigt aber deutlich, dass die
Osteosyntheseplatte aus Titan durch die hdhere Steifigkeit besser fiir den realen Einsatz am Knochen
unter Belastung geeignet ist. Dies kann an mechanisch stark belasteten Lokalisationen nicht durch die
Vorteile des Werkstoff PEEK, wie z. B. die Rontgendurchlassigkeit, das geringere Gewicht oder die
elektrische Isolierung, ausgeglichen werden, da die mechanische Stabilisierung die Hauptaufgabe von
Osteosyntheseimplantaten darstellt und deutlich gréRere Dimensionen der Platte notwendig waren,
welche voraussichtlich grofRere Weichteilgewebeschadigungen zur Folge hatten. Weniger stark
belastete Lokalisationen, z. B. Schadel oder Fingerplatten, kénnten durch PEEK zukiinftig ersetzt
werden. Speziell fiir instrumentierte Implantate stellt die elektrische Isolierung des Materials einen
konstruktiven Vorteil dar, z. B. da Schrauben naher an die Elektroden gesetzt werden kénnen.

Mit Hilfe der FEM-Untersuchung wurde eine potentielle Schwachstelle beim Design identifiziert,
wodurch neben dem Problem selbst der Wert von FEM-Simulationen zur Analyse von Prototypen-
Designs dargelegt wurde. Dies ist im Fall der Verklebung der Kabel der Ubergang zwischen Verkabelung
und Epoxidharz. Hier treten Spannungsspitzen auf, welche teilweise mit der Definition der Verklebung
als feste Verbindung begriindet werden kénnen. Dass es nicht zu einem nachweislichen Versagen der
exponierten Stellen bei kurzen Belastungen kommt, wurde in den mechanischen Untersuchungen
demonstriert. Allerdings ist trotzdem aufgrund der groRen relativen Differenz der mechanischen
Steifigkeit zwischen der Verklebung und der Kabel von erhéhten Spannungen auszugehen, welche
langfristig zu einem Kabelbruch fiihren kénnen. Dies ist insbesondere wichtig, wenn die mechanischen
Eigenschaften des Materials vom Plattenkorpus geringer ausfallen als die der Verkabelung, da so ein
groRerer Anteil der Last Uber diese flieRt. Dies trifft bspw. auf PEEK-Platten mit Kupferkabeln zu. Ein
Kabelbruch wiirde die Messfunktion der Prototypen negativ beeinflussen oder komplett blockieren.
Dieser Aspekte wurde in der vorherigen Auslegung der Prototypen nicht bedacht und erst durch die
FEM-Analyse offengelegt. Durch die hochauflésende Simulation konnten problematische Bereiche der
Osteosyntheseplatte gezeigt werden. Dabei wurden auch subtile Probleme gefunden und eine
guantitative Bewertung der Probleme durchgefiihrt. Fir die offengelegten Probleme wurde im Zuge
der Arbeit eine Losung erarbeitet, welche fiir zuklinftige instrumentierte Medizinprodukte aus PEEK
verwendet werden kann. Diese besteht aus einer rohrenartigen Ummantelung der Verkabelung. Die
Kabelréhre, welche verklebt wird und in welcher die selbst Kabel locker gelagert sind, entkoppelt somit
die mechanische Belastung auf die informationsiibertragenden Kabel. Dies wird mittels einer weiteren
FEM als geeigneter Losungsansatz verifiziert. Diese Ergebnisse zeigen, dass dieser Ansatz keine
zusatzlichen Probleme einfiihrt, die identifizierte Uberlastung der Verkabelung allerdings behebt und
sich somit fiir zukilinftige Designs anbietet gegeniber einem direkten Verkleben der Kabel.
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Nach der Entwicklung und Charakterisierung der Osteosyntheseplatten wird mit ausfihrlichen In-
vitro-Experimenten zur Simulation einer Fraktur nachgewiesen, dass die Prototypen aus Titan und
PEEK zum Differenzieren der Heilungsphasen einer Fraktur geeignet sind. Hierflr wurde in einem
ersten Schritt ein In-vitro-Modell fir die Knochenheilung entworfen, welches auch fir andere
Plattendesigns nutzbar ist und ein passender Versuchsaufbau konstruiert. Mit diesem ist es moglich
moglichst realitdtsnahe Ergebnisse von erwartbaren In-vivo-Messergebnissen zu erzeugen ohne
lebendiges Gewebe zu verwenden. Vor der Durchfiihrung der In-vitro-Experimenten wurden
wesentliche Parameter fiir den Versuchsaufbau und die -durchfiihrung bestimmt. Es wurde erstmalig
mit der Vier-Leiter-Technik eine Osteosyntheseplatte zum Monitoring der Heilung entwickelt. Es
konnte mit den Experimenten gezeigt werden, dass die Differenzierung der verschiedenen
physiologischen Heilungsphase (Hamatom, Knorpelbildung im Frakturspalt und Verknocherung)
unterscheidbar sind, wobei eine deutlichere Differenz zwischen dem Hamatom und Knorpel zu der
verknocherten Variante bestand als zwischen dem Hamatom und Knorpel selbst. Dies kann mit der
Einbindung von Blut im Knochenmark durch die Simulation des Hamatoms begriindet werden.
Innerhalb des Nachweises der Impedanzmessung unter Belastung konnte gezeigt werden, dass
Knorpel ohne diese Einbindung von Blut im Knochenmark deutlich differenzierbarere Messsignale
erzeugt. Diese Ergebnisse, welche aber aufgrund des vorherigen Hdmatoms im realen Anwendungsfall
so vermutlich nicht auftreten, wurden daher nicht fiir das Modell der Impedanzverlaufe Gber die
Heilungsphasen genutzt. Es konnte gezeigt werden, dass nach einem leichten Abfall der Impedanz
durch den Knorpel (mit vorherigem Hamatom) eine deutliche Steigerung der Impedanz zu beobachten
ist, welche sich mit Ergebnissen der Literatur deckt. Das flihrt zu einem einfachen Modell der Impedanz
Uber den Heilungszeitraum: Die Fraktur |6st eine zligige Verringerung der Impedanz aus, welche sich
wahrend der Ausbildung der Granulationsphase weiter fortsetzt, um bei der fortschreitenden
Verknocherung und den Abbau des Hamatoms wieder in den Ursprungszustand zuriickzukehren.
Demnach wurde nachgewiesen, dass eine relative Differenzierung mit den entwickelten Prototypen
moglich ist. Eine absolute Differenzierung, also durch einen einzelnen Messpunkt, den physiologischen
Zustand zu bestimmen, ist anhand der gewonnenen Messdaten und der breiten Streuung der
Messergebnisse nicht moglich. Hierflir misste die Datenlage deutlich ausgeweitet werden, um die
vielen Einflussparameter besser unterscheiden zu kénnen. Es werden unter festgesetzten Parametern
Versuchsdaten prasentiert, welche eine Grundlage fir zukinftige Untersuchungen bilden. Es wurden
zwei verschiedene Ansdtze vorgestellt, welche besonders fiir die relative Differenzierung geeignet
sind: der niedrige und hohe Frequenzbereich (0,1 Hz bis 10 Hz bzw. 10 kHz bis 1 MHz) mit grofRen
Unterschieden und hoher Frequenzabhangigkeit und der mittlere Bereich mit kleinen Unterschieden
und geringerer Frequenzabhangigkeit. Die Veranderungen der Impedanz und Phasenverschiebung bei
Gewebe- und Frequenzveranderungen konnten mit physikalischen Hypothesen begriindet werden.
Fir die niedrigen Frequenz ist dies eine Gegenion-Dispersion, fiir den hohen Frequenzbereich ist dies
die Dispersion der kapazitive Stromibertragung tber die Zellmembranen. Diese als Alpha- und Beta-
Dispersion bezeichneten Verdanderungen, konnten erstmal am Knochenmark und einer simulierten
Frakturheilung dargestellt werden. Die Literatur stiitzt diese Hypothesen, da sich diese Dispersionen
auch bei anderen Gewebetypen zeigen. Aufgrund dieser Beobachtung ist erwartbar, dass auch andere
Gewebetypen sowie Anderungen von lonenkonzentrationen differenziert werden kénnten und
Abweichung vom normalen Heilungsverlauf nachweisbar sind. Damit sind vermutlich auch Infektionen,
andere Komplikationen oder der Abbau von Medikamenten wahrend der Heilung friihzeitig
nachweisbar. Dies zeigt deutlich das groRe Potential der Impedanzmessung fiir die Beobachtung der
Frakturheilung auf.

Zur Uberpriifung der Messergebnisse am Knochen sind mit elektrischen Ersatzschaltbildern und den
elektrischen Eigenschaften der Elektroden, des Knochenmarks und der Gewebearten im Frakturspalt
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Simulationen durchgefiihrt worden, deren Ergebnisse analysiert und diskutiert werden. Diese zeigen,
dass die Messergebnisse von einigen nicht bekannten Parametern abhdngen, aber mit deren
Randbedingungen ein realistischer Bereich fiir die Messergebnisse definiert werden kann. Innerhalb
dieser Schranken finden sich auch die gemessenen Verldaufe der Impedanz der In-vitro-Experimente
und konnten durch Anpassung der stromdurchflossene Bereich angenahert werden. Die statischen
Eigenschaften von Kondensatoren und elektrischen Widerstanden stehen im Kontrast zu den
frequenzabhéangigen Eigenschaften der verschiedenen Gewebe. Die Verldufe selbst konnten aber auch
durch einen innovativen Ansatz zur Anpassung der statischen Elemente im Ersatzschaltbild nicht
realitdtsndher nachgebildet werden, was mit Hilfe multifaktorieller Einflisse und fehlenden
Literaturdaten begriindet wird. Die elektrischen Ersatzschaltbilder unterstiitzen eine vertiefte Analyse
der Messergebnisse und generieren damit weiterfiihrende Einsichten liber das biologisch vermessene
System.

Mit einer Versuchsreihe unter verschiedenen Belastungen der Osteosyntheseplatten wird die
vollstandige Funktionalitdt der beiden Messsysteme verifiziert. Die an- und abschwellende Belastung
durch eine quasi-statische Testmaschine ldsst sich mit den Messwerten der Dehnmessstreifen
nachverfolgen. Durch die Einbringung einer Fraktur im Knochen wird die erhéhte Verformung der
Osteosyntheseplatte mittels Dehnmessstreifen nachgewiesen. Das Aufsetzen der Kortikalis bei
Belastung ist in den Ergebnissen eindeutig erkennbar, womit die Funktion der Steifigkeitserkennung
des Komplexes aus Osteosyntheseplatte und Knochen nachgewiesen ist. Wahrend der Belastung des
Knochens sind Impedanzmessung durchgefiihrt worden, deren Ergebnisse verdeutlichen, dass der
Einfluss von bis zu 150 Newton Belastung der Osteosyntheseplatte und bis zu 250 Newton Belastung
des Knochen-Osteosyntheseplatte-Komplexes auf die gemessene Impedanz gering ist. Die Ergebnisse
zur Verifikation zeigen die Funktionalitdt der Osteosyntheseplatte inklusive des Monitorings der
Knochenheilung, sowohl durch den DMS als auch durch die Impedanzmessung. Belastungen der
Knochen unterliegen im Alltag standigen Veranderungen. Dies wird beispielsweise durch den
Muskeltonus oder Aktivitaten wie Spaziergdnge hervorgerufen. Da diese Faktoren die Messungen bis
zu gewissen Belastungen nicht maRgeblich beeinflussen, zeigen die Ergebnisse einen weiteren Vorteil
der Impedanzmessungen gegeniiber den indirekten Steifigkeitsmessungen der Fraktur mittels DMS
auf. Um den Heilungsverlauf eindeutig zu monitoren, bendtigen Steifigkeitsmessungen bekannte
externe Randbedingung bzgl. der duReren Last. Die EIS-Messungen kdnnen relativ unabhangig von den
Aktivitaten der Patientinnen oder Patienten Uber den Tag aufgenommen werden. Dies rechtfertigt
einmal mehr die Verwendung von zwei unterschiedlichen Verfahren, um das medizinisch gefragte
Heilungsmonitoring auf quantitative, liber den gesamten Heilungsverlauf kontinuierliche und sich
selbst verifizierende Daten zu stiitzen.

Mit den Belastungsmessungen werden die indirekten Messungen der Steifigkeit des Knochens
ermoglicht, was einen weiteren objektiven Parameter fir die Knochenheilung bietet. Durch
regelmalRiges Kalibrieren mit externen bekannten Belastungen kann durch diese DMS ein
Uberlastschutz in Abhingigkeit von den &rztlich verordneten maximalen Belastungen integriert
werden. Da die auftretenden Belastungen mittels FEM untersucht wurden, konnte die optimale
Ausrichtung der DMS — fiir Messungen der Biegung entlang der Langsachse — gefunden werden. Somit
kénnen méglichst viele Uberlast-Events detektiert werden ohne die Komplexitat durch weitere DMS
zu erhohen. Da die DMS-Messung erst verwendet werden kann, sobald eine Kraftlibertragung liber
den Frakturspalt moglich ist, wurde auch die Messtechnik fir perkutane EIS-Messungen, dem zweite
objektive Messparameter, integriert. Die Impedanzmessungen wurde in mehreren Versuchsreihen
intensiv untersucht und deren Funktion verifiziert. Damit wurde erstmals erfolgreich die
Vierleitermessung flir Impedanzanalyse von Frakturen an Osteosyntheseplatten etabliert. Diese kann
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von Beginn der Frakturheilung an den Verlauf der Heilungsphasen bestimmen. Damit ist eine
Anpassung der Lastgrenzen an die Heilungsphasen durch den Arzt méglich.

AbschlieBend wurde eine regulative Strategie entwickelt, um innovative Medizinprodukte auf dem
Markt bereitzustellen. Hierflir werden in einem ersten Schritt die moglichen Wege zu Patientinnen und
Patienten erldutert. Im Anschluss wird beispielhaft eine regulative Strategie fir die
Osteosyntheseimplantate zum Monitoring der Knochenheilung entwickelt und die Anforderung
exemplarisch umgesetzt. Damit soll der Weg zur zukinftigen Anwendung erleichtert werden.

Tabelle 19 Ubersicht iiber die Vor- und Nachteile der Untersuchungsméglichkeiten von Frakturen nach dem aktuellen Stand

der Technik und Wissenschaft sowie dem entwickelten Prototypen, *DRA = Doppelréntgenabsorptiometrie, **OSP =
Osteosyntheseplatte

Medizinische Erfilt? [+++ /++ [+ /- [ ——= [/ ——-]
Anforderungen
Stand der Technik Stand der Prototyp
Wissenschaft
Manuell | Rontgen CT MRT | OSP** mit | OSP** mit OSp**
/DRA* DMS EIS mit DMS
& EIS
Indirekte Aussage liber
. . + ++ +++ +++ +++ -——— +++
die Frakturheilung
Direkte Aussage Uber die
. + -——— —— —— -——— +++ +++
Frakturheilung
Keine zusatzliche
Untersuchung -——- -——- - | == ++ +++ +++
notwendig
Kontinuierlich
-— -——— —_——— | === +++ +++ +++
Messungen
Unschadlich fir den
. +++ -— - ++ +++ +++ +++
Korper
Verifizierbar -——- -——- - | === -——= -——- +++
Aussagekraft tber die
mechanische L L N e L tea
Belastbarkeit des
Knochens
Uberlastschutz -——- -——- - | === +++ -——- +++
Kein operativer
+++ +++ +++ +++ ++ - -
Mehraufwand
Frei von Artefakten - -— -— -—— ++ ++
Keine Verzogerung
zwischen
. +++ - - + +++ +++ +++
Untersuchungsergebnis
und Heilung
AulRerhalb des
Krankenhauses -—— -—— - | === +++ +++ +++
anwendbar
Abgrenzung der
: e - - - - ++ ++
Heilungsphasen
Objektiv - - —— —— +++ +++ +++
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Zusammenfassend sind damit von der Ideenentwicklung bis zu den Prototypen alle Prozessschritte
durchgefiihrt und dokumentiert worden. Es wurde wahrend des Prozesses der Prototyp fortwahrend
iterativ verbessert und der Herstellungsprozess inklusive der Stolpersteine detailliert dargelegt. Damit
konnte erstmals ein komplett eigener Designansatz fiir instrumentiere Osteosyntheseplatten mit DMS
und Impedanzanalysen entwickelt werden. Die Vor- und Nachteile dieses Systems im Vergleich zu
etablierten Verfahren zur Beurteilung der Fraktur (Stand der Technik) und der aktuellsten
Forschungsansatze (Stand der Wissenschaft) sind in der Tabelle 19 Ubersichtlich dargestellt. Es wird
deutlich erkennbar, welche Palette von Mehrwerten durch eine Etablierung des Prototypens fir
Patienten, Anwender und das Gesundheitssystem im Ganzen erreicht werden kann. Durch die
anschlieBenden In-vitro-Untersuchungen wurde dabei der Proof of Principal fiir dieses sich selbst
verifizierende messende Osteosyntheseplatte erbracht, welche sowohl einen mechanischen als auch
einen elektrischen Ansatz beim Monitoring verfolgt und somit eine Symbiose zweier unterschiedlicher
Messtechniken erzeugt. Diese Symbiose kann die beiden Einschrdankung der jeweils anderen Technik
kompensieren und dabei die spezifischen Vorteile weiterentwickeln, z. B. den Uberlastschutz in
Kombination mit den Heilungsphasen. Einzig der operative Mehraufwand durch Einbringung der
Elektroden fihrt zu einem Nachteil. Der potentielle Verlauf zum Produkt wird am Beispiel von den
instrumentierten  Osteosyntheseimplantaten, welche die Knochenheilung monitoren, im
abschlieRenden Abschnitt gegliedert, eingeordnet und anhand von Vor- und Nachteilen erldutert.
AnschlieBend wird eine regulative Strategie fir den vielversprechendsten Ansatz mittels
Beispieldokumenten und weiterfiihrenden Erlduterungen und dem Aufzeigen von Stolpersteinen
vorbereitet.
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6 Ausblick

In dieser Arbeit wurde der Weg zu einem vollelektrischen System flr Humananwendungen
instrumentierter Osteosyntheseplatten aufgezeigt, mit welchem der notwendige Fortschritt bei der
Behandlung von Knochenbriichen moglich sein wird. Zukiinftig ist es geplant, dass der entwickelte
Prototyp selbststandig operieren kann. Dafiir ist in der Nut am Plattenende (s. Abb. 64) ein elektrischer
Chip vorgesehen. Dieser soll mit einem auf Impedanzspektroskopie vorgesehenen ASIC (application
specific integrated circuit), eigenem Energiespeicher, Antenne und Bluetooth Transceiver ausgestattet
werden. Anstelle des ASICs kann der Mikroprozessor RSL10 (Fa. onsemi) und die Steuereinheit fiir die
Impedanzmessungen AD5933 (Fa. Analog Devices) genutzt werden, welche sich fir
Impedanzmessungen eignet. Der RSL10 enthélt einen Bluetooth Low Energy (BLE) Transceiver, damit
die Antenne Uber das BLE Protokoll Daten versenden kann. Dieser Aufbau ermoglicht, dass keine
perkutanen Kabel mehr aus der Verkapselung gefiihrt werden missen und somit ein abgeschlossenes
Implantat entsteht, welches durch das Epoxidharz vor Feuchtigkeit geschiitzt und vollstindig
biokompatibel abgekapselt wird.

DMS
5 5229A (Fa. Micrp Measurements )
Spule Verstarker
TP0602|(Fa. Premo) Integrated if the RSL 10
Anpasshetzwerk
S Energie-
Gleichrichter \ ADC
speicher
GBPC3510|(Fa. onsemi) CPH3225A (Seiko Instruments) Integrated ip the RSL 10
™
g
Energiema- Mikro- B
LDO 9 g Antenne
nagement controller |4
NCV8187 (Fa. onsemi) RSL10 (Fa} onsemi) %2450AT07 (Fa. Johanson Technology)
<
Steuer-
Energieversorgung einheit
ADS5933 (Fa. Apalog Devices)
Impedanzmessung
Datenlbertragung
Steuerung ADC
Ste|f|gke]tsmessung Integrated iff the AD5933
Elektroden

Abb. 122 Blockschaltbild fiir einen méglichen Aufbau eines Chips mit kommerziell verfiigbaren Bauteilen

Kommerziell verfligbare Bauteile aus denen der Chip zusammengesetzt werden kann, sind, wenn
moglich, beispielhaft in der Abb. 122 unter den Funktionsblocken eingefligt. Dies wére die erste
Osteosyntheseplatte mit Impedanz-Messeinheit, welche autark messen und Daten (ibertragen kénnte.

176



In Kombination mit den DMS kann der Heilungsverlauf durch das Implantat selbst verifiziert werden,
da zwei unterschiedliche, unabhdngige Messsysteme bestehen.

Die vorgestellten Anpassungen an der Osteosyntheseplatte fiir die Diaphyse ldsst sich auch auf andere
Osteosyntheseplatten erweitern, wobei eine erneute Uberpriifung der Belastung fiir die Ausrichtung
des DMS notwendig wird [135]. Nach dem Anpassen des Plattendesigns sowie der Ausrichtung des
DMS kdnnen die meisten Osteosyntheseplatten mit dem vorgestellten Frakturmonitoring ausgestattet
werden. Durch die Verwendung von faserverstarktem PEEK kdnnen alle Vorteile von dem Material
PEEK nutzbar gemacht werden. Ein ASIC kénnte einen grofRen Teil der dargestellten Bauteile im
Blockschaltbild ersetzen. Damit lieRe sich das Implantat weiter verkleinert werden, sodass sich
zukilinftig noch weitere Anwendungsbereiche wie Osteosyntheseplatten fiir Finger erschlielen lassen.

Zur Minimierung des Aufwandes wdhrend der Operation ist ein Einsatz der Schrauben als Elektroden
umsetzbar. Hierflir ware eine Osteosyntheseplatte aus PEEK (s. 4.1.5) vorteilhaft, da diese nicht
leitfahig ist. Daher ware als erste Umsetzungsvariante die PEEK-Variante zu bevorzugen. Trotzdem
setzt dies eine ausreichende lIsolierung der Schrauben mit Ausnahme eines Messbereiches im
mittleren Abschnitt sowie des Gewindes fir die Schrauben voraus. Diese darf nicht durch das
Einschrauben in dem Knochen verletzbar sein. Ebenso ware hierfiir eine Kontaktierung durch das
Einschrauben im Gewinde notwendig. Fir die Umsetzung an metallischen Osteosyntheseplatten
waren zwei Gewinde, ein duBeres Isolierendes und ein inneres Leitendes, welches mit dem Chip
verbunden ist, denkbar. Die Umsetzung hatte einen hohen konstruktiven Aufwand zur Folge (s. 2.5.3
& 4.1), wiirde aber neben der Minimierung des Aufwands wahrend der Operation minimalinvasive OP-
Techniken ermoglichen, da keine zusatzlich angebrachten Elektroden notwendig sind. Somit konnte
die Akzeptanz in der Klinik fiir die Anwendung deutlich gesteigert, der Mehraufwand fir das klinische
Personal minimiert bzw. entfernt und der Anwendungsbereich erweitert werden.

Flr dieses Implantat mit elektrischem Chip ware der nachste Schritt die Untersuchung in Tiermodellen.
Dies hatte insbesondere Relevanz, da Unterschiede bei Impedanz-Messung zwischen lebendigen und
toten Geweben auftreten [90]. Diese Untersuchungen wiirden weitergehende Erkenntnisse liber die
idealen Frequenzbereiche liefern, welche sich zum Heilungsmonitoring eignen und unter Umstanden
auftretende Sicherheitsprobleme bei der Anwendung identifizieren. AnschlieBend ist der klinische
Einsatz am Menschen der konsekutive Schritt.

Ein weiterer Ansatz fiir neue Experimente ware das Einlegen der Knochen in erwdrmtes Blut bzw.
phosphatreiche Saline (ahnlich zur extrazellularen Flissigkeit). Damit wirden Effekte der
Austrocknung vermieden werden und eine realitdtsnahere Feuchtigkeit im Knochen bei Temperaturen
von 37°C erhalten bleiben. Bei den Experimenten misst darauf geachtet werden, dass keine
Kontaktierung der Drahte mit der umgebenden Flissigkeit mit Ausnahme von den Elektroden zustande
kommt. Dies kdonnte z. B. durch ein abschlieBendes VergieRen des geplanten elektrischen Chips in
Epoxidharz erreicht werden.

Zur moglichen Verbesserung der Signalqualitat der Impedanzmessung konnte die induzierte Spannung
von den duReren Elektroden (Arbeits- und Gegenelektrode) auf bis zu 100 mV (QMW) erhéht werden,
wie es in anderen Veroffentlichungen durchgefiihrt wurde [12]. Die Verbesserung konnte durch die
Nutzung eines im Chip integrierten Messgerats notwendig sein, falls hier starkere Storeinfllisse
auftreten. Dies ist insbesondere interessant, da davon auszugehen ist, dass eine automatisierte
Rauschunterdriickung in dem Chip nicht inkludiert ist, wie es im Gamry Interface 1000E der Fall ist. Bei
Erhéhung der induzierten Spannung muss geprift werden, ob die Messungen noch im linearen Bereich
verbleiben, da dies fiir die Bestimmung einer Impedanz eine grundlegende Voraussetzung ist (s.
2.3.3.1).
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Um die Interpretation der Daten aus Impedanzmessungen zu vereinfachen, ware der Aufbau eine
Versuchsdatenbank mit den Ergebnissen vieler Messungen und den vielen zugehérigen
Einflussparametern denkbar. Mithilfe der Datenbank konnte zukiinftig neben einer relativen auch eine
absolute Differenzierung ermdoglicht werden. Im Anschluss wiirde eine einzelne Impedanzmessung
ausreichen, um den Zustand des Heilungsfortschritts zu beurteilen.

Die vorgestellten Untersuchungen deuten darauf hin, dass je nach Frequenz unterschiedlich stark
ausgepragte ionische Reaktionen auftreten, welche mittels der Impedanz und deren
Standardabweichung gemessen werden kdnnen. Zur vertieften Analyse der Ergebnisse kdnnen
zuklnftig auch Daten basierend auf diesen Frequenzbereichen, bei denen verstarkte ionischen
Reaktionen gemessen werden, genutzt werden. Dies kénnte bspw. Aufschluss ber die vorhandenen
Bestandteile der untersuchten Gewebeproben geben. Somit kdnnte die lonen-Konzentration mit einer
hohen Genauigkeit bestimmt werden und somit beispielsweise die Zugabe von Medikamenten geprift
und deren Abbau gemonitort werden. Auch hierfiir ware eine groRere Datengrundlage notwendig,
insbesondere aufgrund der individuellen Variationsbreite des Gewebes. Eine weitere Moglichkeit, um
die Menge an Daten fir die Bewertung der Heilung zu erhdhen, ist die Verwendung von Pulsen, z. B.
Step-Funktionen oder Dirac-Impulsen, statt sinusformigen Eingangssignalen. Dies wird oftmals fur EIT
verwendet [181, 182]. Durch unterschiedliche Pulsanregungen konnen verschiedene Relaxationszeiten
(s. 2.2.2) gemessen werden [183], welche Informationen Uber die elektrischen Eigenschaften Gber den
Knochen mit Frakturbereich enthalten. Der Vorteil dieser Messmethodik ist die deutlich kiirzere und
energiedrmere Messung. Allerdings ist die Interpretation der Informationen komplexer, da alle
Frequenzen in Pulsen vorhanden sind [183], was schneller zu Interpretationsfehlern fiihren kann.
Daher ist die Messung mit sinusformigen Eingangssignalen zu Beginn besser geeignet, um ein breiteres
Verstandnis fir die elektrischen Veranderungen des Gewebes zu gewinnen. Potentiale fir eine
Erweiterung der Datenlage zur Heilungsbeurteilung kdnnen durch Anbringung eines weiteren DMS
geschaffen werden, um die Torsionsbelastung, welche auch zu hohen Spannungen fiihrt (s. 4.1.4),
aufzunehmen. Dies ware nach der Bestimmung der Kombinationslast aus Biegung und axialer
Stauchung der nachste sinnvolle Schritt.

Durch das entwickelte Implantat kann die Notwendigkeit von anderen Untersuchungen zum
Monitoring der Knochenheilung, z. B. radiologische oder koérperliche Untersuchung, entfallen. Da die
Daten durch die Patientinnen oder Patienten selbst generiert und versendet werden kénnen, wiirde
die Notwendigkeit von regelmaRigen Nachsorgeterminen entfallen, was Patientinnen, Patienten und
Arzte entlastet. Durch eine Warnung bei Uberlastung kann der Heilungsverlauf optimiert und
Verzogerung sowie Versagen des Implantats vermieden werden. Die kontinuierliche Messung der
Heilung ware ein Meilenstein gegeniiber den zwei bis vierwochigen, postoperativen Rontgenterminen.
Bei 688.403 Frakturbehandlungen im Jahr 2019 [2], einem dauerhaften vierwdchentlichen Rhythmus
und einer durchschnittlichen Heilungszeit von drei Monaten (s. 2.4.3.2) waren dies alleine 2.065.209
Réntgentermine und arztliche Bewertung des Befundes in Deutschland. Abgesehen von der Ersparnis
von Zeit fiir die Patientinnen und Patienten und der Verringerung ihrer Strahlenbelastungen kénnen
bei zehn Minuten pro Befundung ca. 344.201,5 Arbeitsstunden von Arzten eingespart werden. Neben
der Entlastung der Arzte entspricht dies bei einem Stundensatz von ca. 100 € einer Kostenersparnis
von 34.420.150 € pro Jahr. Selbst wenn nur bei ca. 20 % der Frakturen die entwickelte Technik
eingesetzt wird, betragt die Ersparnis ca. sieben Millionen Euro.

Durch frihzeitige Komplikationserkennung, wie der Lockerung der Osteosynthese (DMS) oder
Entziindungen (Impedanz), kénnen die Folgekosten von Frakturen drastisch gesenkt werden. In 5-10 %
aller Falle treten Komplikationen auf (s. 2.4.3). Beispielsweise treten bei offenen Frakturen in 33-50 %
aller Falle Infektionen auf. Folgen sind langwierige Antibiotikatherapien mit den entsprechenden
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Nebeneffekten, Entfernung der Implantate sowie (mehrfache) Revisionen [184]. Kénnte durch
friihzeitige und vorbeugende MalRnahmen, wie beispielsweise friihzeitigen Antibiotikatherapien oder
verringerter Aktivitdat bei Lockerung, 10 % der Falle verhindert werden, besteht das konservativ
abgeschatzte Potenzial durch den Einsatz der Implantate, bei ca. 0,5 % aller
Osteosynthesebehandlungen deutliche Reduktionen der Behandlungszeit und -dauer, der Revisionen
und der sekundadren Effekte (z. B. Arbeitszeitausfall, Care Work von Freunden und Familie) zu
erreichen. Dies entspricht alleine fir die EU und USA unter der Annahme einer weltweit dhnlichen
Inzidenz ca. 33.000 Osteosynthesebehandlungen. Bei zweiwdchiger postoperativen Aufenthaltszeit im
Krankenhaus (Kosten pro Tag ca. 858 € [185]) summieren sich die Kosteneinsparung auf ca. 400
Millionen Euro jahrlich exklusive der Operations- und Folgekosten und den Ausfallen der Patientinnen
und Patienten (iber lange Zeitrdume. Hierbei sind verkirzte Heilungszeit durch die Optimierung der
Belastung und Vermeidung von Uberlastung sowie das Wegfallen der Nachsorgetermine mit
zusatzlicher Belastung der Patientinnen und Patienten durch Réntgenstrahlung und Zeitaufwendung
fiir Patientinnen und Patienten, Arzte und medizinisches Personal fiir die Anreise, die Messungen und
die Befundung der Ergebnisse noch gar nicht inkludiert, welche einzeln auch jeweils Kosten in
mehrstelliger Millionenhéhe erzeugen.

Im Status quo machen Frakturbehandlung bereits einen signifikanten Anteil an den weltweiten
Operationen und Kosten fiir Gesundheitssysteme aus mit einer stark steigenden Tendenz (s. 1), daher
ist davon auszugehen, dass die Effekte 2022 bereits groRer waren und zukiinftig das Potential weiter
steigt. Aufgrund der grofRen Kosten- und Personaleinsparungen sowie den absehbaren Vorteilen fir
die Patientinnen und Patienten ist davon auszugehen, dass zukiinftig instrumentierte
Osteosyntheseanwendungen marktreif entwickelt werden. Durch diese Ausarbeitung konnten hierfir
Grundlagen gelegt und erweitert werden.

Ein weiterer vielversprechender, zukiinftiger Ansatz ist die EIT, welche mittels mehrerer Elektroden die
Knochenheilung visualisieren kann. Hierfiir miissen um den Bruch viele Messelektroden angelegt
werden, sodass genligend Daten gewonnen werden kdnnen. AuBerdem missen genaue Messwerte
fir die elektrischen Eigenschaften der Knochenfraktur existieren. Je gréRer diese Grundlage ist, desto
besser kann lGber Approximation eine Visualisierung erzeugt werden. Die Grundlage wurde durch die
Untersuchungen in dieser Arbeit weiter aufgebaut und wiirde mit jeder Anwendung des entwickelten
Implantats erweitert werden. Somit wirden sich durch die gewonnenen Daten bei der
Routineanwendung weitere Markte eroffnen und potenziell wertvolle technologische Anwendungen
ermoglicht und optimiert werden. Demnach bilden instrumentierte Implantate nicht nur in sich selbst
ein groBer Nutzen fir Gesellschaft, Wirtschaft und Patientinnen und Patienten, sondern sind auch ein
Schlissel fiir eine verbesserte zukiinftige medizinische Versorgung unabhangig der primaren
Verbesserungseffekte.
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Abb. 103 Vergleich der Simulationsergebnisse von verschiedenen resistiven Ubertragungsflachen
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9 Abkurzungsverzeichnis

AD-Wandler/ADC

Analog-Digital-Wandler

ASIC

Application specific integrated circuit / applikationsspezialisierter Chip

BIA Bioimpedanzanalyse

BLE Bluetooth Low Energy

C Gegenelektrode

CAD Computer-Aided-Design

CAM Computer-Aided Manufacturing

CNC Computer Numerical Control

CT Computertomographie

DMS Dehnmessstreifen

DSP Digital Signal Processing

EDL elektrochemische Doppelschicht

EEG Elektroenzephalografie

EKG Elektrokardiogramm

EIS Elektrische Impedanzspektroskopie
EIT Elektrische Impedanztomographie

EU Europadische Union

FEM Finite-Elemente-Methoden

ISO International Organisation for Standardization
MDR Verordnung (EU) 2017/745 / Medical Device Regulation
MPDG Medizinproduktedurchfiihrungsgesetz
MPG Medizinproduktegesetz

MRT Magnetresonanztomographie

PMS Postmarketsurveillance

QMs Qualitatsmanagementsystem

Qvw Quadratischer Mittelwert

RE Referenzelektrode

RM Risikomanagement

SNR Signal-Rausch-Verhéltnis

WE Arbeitselektrode

WS Arbeitsmesselektrode
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10 Symbolverzeichnis

Symbol Bezeichnung Einheit
Lateinisches Alphabet
A Querschnitt/Flache [mm?]
a Beschleunigung [ﬂ]
<2
C Kapazitat [F]
d Dicke [mm]
e Eulersche Zahl [
E Elastizitatsmodul N ]
mm?
f Frequenz [s71]
F Kraft [N]
G Schubmodul [ N ]
mm?
h Plank-Konstante [Js]
I, Stromstarkenamplitude [4]
Ig Biegetragheitsmoment [mm*]
Iy Torsionstragheitsmoment [mm*]
I Lange [mm]
L Induktivitat [H]
k K-Faktor []
K Kompressionsmodul N ]
mm?
K, Zellkonstante [m~1]
M Masse kgl
my Poissonzahl []
p Druck [ N ]
mm?
Q Ladung [C]
R Elektrischer Widerstand [2]
Sg Biegesteifigkeit [Nmm?]
Sp Dehnsteifigkeit [N]
Sr Torsionssteifigkeit [Nmm?]
U Elektrische Spannung [V]
Y% Volumen [m3]
Vy Spannungsamplitude [V]
YA Impedanz [2]
Z Imaginarteil der Impedanz [2]
A Realteil der Impedanz [£2]
Griechisches Alphabet
a Alpha-Faktor []
y Scherung []
£ Dehnung []
g* Komplexe Permittivitat [ F ]
cm
& Realteil Permittivitat [ F ]
cm
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£ Imaginarteil Permittivitat [ F ]
cm
o Dielektrizitdtskonstante [ F ]
cm
£oo Unendliche Permittivitat [ F ]
cm
&p Permittivitat [ F ]
cm
&g Querdehnung []
& Relative Dielektrizitdtskonstante []
& Statische Permittivitat [ F ]
cm
s Pi []
p Spezifischer elektrischer Widerstand Nmm?
m
o Mechanische Spannung [ N ]
mm?
op Biegebelastung [ N ]
mm?
o4 Druckbelastung [ N ]
mm?
o, Elektrische Leitfahigkeit [i
m
o, Zugbelastung [ N ]
mm?
T Schubspannung [ N
mm?
T4 Abscherbelastung [ N ]
mm?
TR Relaxationsfrequenz [ s]
T, Torsionsbelastung [ N ]
mm?
7 Phasenverschiebung [°]
w Kreisfrequenz [s71]
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11 Anhang
11.1 Technisches Datenblatt PEEK

TECHNISCHES DATENELATT /‘On I G

PEEK - Polyetheretherketon

Allgemeine Eigenschaften Wert MNarm
Dichte 1,32 gfem? 150 1183
Feuchtigkeitsaufnahme’ 0,07 % 150 62
Wasseraufnahme? 0,4 % 150 62

Mechanische Eigenschaften

Zugfestigkeit 110 MPa 150178
Biegefestigkeit 170 MPa 150 178
Reiffdehnung 11 % 150 527
Zug-E-Madul 4210 MPa 150 527
Schlagzahigkeit (charpy ungekerbt) ohne Bruch 150 179
Kerbschlagzahigkeit (charpy gekerbt) 4 kJfm? IS0 179
Kugeldruckharte M 95 MPa 150 2039

Thermische Eigenschaften

Masx. Dauergebrauchstemperatur 260°C UL748B
Einsatztemperatur (kurz) 310°C

Kaltebestandigkeit -40°C LUL7468
Warmeleitfahigkeit 0,25 Wim*K 150 22007-4
Warmeausdehnungskoeffizient 4,7 K'*10% IS0 11359

Elektrische Eigenschaften

Durchschlagsfestigkeit 16 KV/mm IEC 602431
Spez. Durchgangswiderstand = 10" Q*cm IEC 60093
Oberflachenwiderstand =100 IEC 60093

"hal Mormklima -'Sarrlgung in Wasser

Die Daten sind Richtwerte und kannen in Abhangigkeit von Verarbeitungsverfahren und Probekdrperherstellung variieren. Im Regelfall handelt es sich um Durch-
schnittswerte won Messungen, Dle Angaben lassen sich nicht ohne weiteres auf die weiterverarbeiteten Produkre Ubertragen, Dle Eignung von Materlalien fir einen
kankreten Verwendungszweck ist vom Verarbeiter baw, Anwender zu prifen. Die technischen Kenmwerie sind lediglich eine Planungshilfe, Insbesondere stellen
sie kelne zugesicheten Eigenschaften dar, Wir sichern damit nicht bestimmite Elgenschaften oder die Eignung flr bestimmte Einsatzzwecke rechtlich verbindlich zu.

konig GmbH Kunststoffprodukte . Zeppelinstr, 14, B2205 Gilching . senvice-center@koenig-kunststoffe.de | www koenig-kunsestoffe. de Stand: P26
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11.2 Technisches Datenblatt elektrisch leitender Epoxid-Kleber

T8-10-BOND 5402 CE version 1 - dd. 30/06/14

|Q-BOND 5402 CE

Electrically Conductive Adhesive

One Component, Silver filled, Electrically Conductive Adhesive

Product Description:

1Q-BOND 5402 CE is a solvent-free, one-component, pre-mixed, thermoset epoxy based adhesive. It offers
the combination of short curing cycles, combined with good electrical conductivity. IQ-BOND 5402 CE is a
lower viscosity version of IQ-BOND 5401 CE.

The rheology of IQ-BOND 5402 CE is ideally suited for high speed small dot dispensing. Also stamping
processes can be considered with 1Q-BOND 5402 CE.

1Q-BOND 5402 CE has a work life at room temperature, of about 24 hrs.

1Q-BOND 5402 CE bonds very well to metals, glass, ceramics, as well as plastics. It is used for applications
where elevated soldering temperatures are not preferable, and low-temperature cure is required. Typical
applications include bonding micro-electronic components onto temperature sensitive substrates, such as
flexible circuits. Also for those applications where solders are too rigid, the flexible nature of IQ-BOND
5402 CE makes it a suitable alternative for improved thermal cycling resistance.

For cleaning uncured IQ-BOND 5402 CE, the use of IQ-CLEANER 9500 is recommended, although, also
other organic cleaning solvents, such as IPA and/or Aceton can be considered.

Product Properties:

e Appearance: Silver, thyxotropic Paste
e Chemistry: Epoxy
e Mixing Ratio (by wght %): Not Applicable , pre-mixed one-component
e Viscosity (mPa.s): ~ 78.000 mPa.s (Brookfield RVII - CP51 - 0,5 rpm @ 25°C)
e Working Life: ~ 24 hrs
e Density: ~3,0gr/cc
e Fineness: <30 pum
e Volume Resistivity: ~5x10° Ohm.cm (after cure 60 minutes 150°C)
e % Ash residue: ~76 +/-1
e Cure Speed *:
o 15 minutes @ 120°C - Volume resistivity <5 x 10 Ohm.cm
o 5 minutes @ 150°C - Volume resistivity <1 x 10 Ohm.cm

; I IQ- BO N D Seinhuisstraat 1 - B-3600 Genk ~ Belgium BTW/VAT BE 0809.153.115
info@ig-bond.com tel.: +32 8948 16 50
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TB-I0-BOND 5402 CE version 1 —dd. 30/06/14

Instructions For Use of IQ-BOND 5402 CE:

Prior to use, it's advised to let the adhesive 1Q-BOND 5402 CE equilibrate to room
temperature. Depending the size of syringes, 15 — 30 minutes is typically recommended.

It is advised to avoid too high humidity, as it may cause moisture accumulation in the
adhesive, which can reduce the worklife of IQ-BOND 5402 CE.

To ensure long term performance of the assembled parts, a complete cleaning of the substrates is
recommended to rermove contaminations, such as surface oxides, dust, moisture, etc.

It is recommended to read thoroughly the information concerning health and safety in the Material
Safety Datasheet, prior to usage.

Storage stability:

When stored at -20°C, storage life is 3 months from date of production. In case of storage at
-40°C, the shelf life is &8 months.

Attentlon:

The technical information contzined herein should not be used in the preparation of specifications, as it's intended for reference only. Please contact your
local sales representative for support.The data contained herein are furnished for information only and are believed to be reliable. We cannot assume
responsibility for the results obtained by others over whose methods we have no control. It is the user’s responsibility to determine suitability for the users
purpose of any praduction methods mentioned herein and to adopt such precautions as may be advisable for the protection of property and of persons
against any hazards that may be involved in the handling and use thereof. In light of the foregoing, Roartis specifically disclaims allwarranties expressed or
implied, incduding warranties of merchantability or fitness for a particular purpose, arising from sale or use of Roartis products and services. Roartis
specifically disclaims any liability for consequential or incidental damages of any kind, including lost profits. The discussion herein of various processes or
compasitions is not to be interpreted as representation that they are free from demination of patents owned by others or as a license. We recommend that
each prospective user tests his proposed application before repetitive use, using this data as a guide. This product may be covered by one or more European
or foreign patents or patent applications. The infermation contained in this data sheet corresponds to the present state of our knowledge ; it is intended for
your guidance but we are not bound by it since we are not in a position to exercise control over the manner in which cur products are used. Moreaver, the
attention of the user is drawn to the risks that could possibly accur should a product be used for an applicatien other than that for which it is intended.

#
r'. I I Q— BO N D Seinhuisstraat 1 = B-3600 Genk = Belgium BTW /AT BE 0809.153.115
infoi@ig-bond.com tel.:+32 89 48 16 50
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11.3 Technisches Datenblatt Epoxidharz EpoTec Med-301

YEPCRET st

% TECHNOLOGY
w—

Date: September 2018 Biocompatible Certified Cure: 65°C [ 1 Hour

Rev: 1Y

No. of Components: Two Alternative biocompatible cure schedules may be possible,
Mix Ratio by Weight: 20:5 but have not been certified. Contact med@epotek.com
Specific Gravity: Part &: 1,15 Part B: 0.87 with any guestions.

Pot Life: 1-2 Hours

Shelf Life- Bulk: One year at room temperature

NOTES:

» Container(s) should be kept closed when not in use.

» Filled systems should be stirred thoroughly bafore mixing and prior to use.

= Parformance properties (rhaology, conductivity, olhers) of the product may vary from thosa stated on the data sheet when bi-paki/syringe packaging or
post-procassing of any kind is performed. Epoxy’s warranbes shall nol apply 1o any producls that have been raprocassed or repackaged from Epoxy's
deliverad status/cantainer inta any olher containers of any kind, including but not limited o syringes, bi-paks, carlridges, pouches, lubes, capsules, ims

or ather packages.

» Syringe packaging will impact initial viscosity and effective pot life, potentially beyond stated parameters.

# TOTAL MASS SHOULD NOT EXCEED 25 GRAMS

Product Description: EFO-TEKE® MED-301 is a biocompatible, spectrally transparent, very low viscosity, room temperature curing
epoxy. Additional characteristics are: self-leveling, shor potife, and ease of application, either by dispensing or manual operation.
EPO-TEK® MED 301 is used often in molding headers in pacemakers, cochlear implants and neurostimulator implants, as well as
bonding in many other types of medical devices, When longer pot-life, lower stress and large-scale manufacturing is needed,
EPO-TEKE MED 301-2 can usually be interchanged.

Typical Properties: Cure condition: 65°C /1 Hour  Different batches, conditions & applications yield differing results,
Data below is not guaranteed. To be used as a guide only, not as a specification. * denotes test on lot acceptance basis

* Color (before cure): Part A: Clear/Colarless  Part B: Clear/Colorless
* Consistency: Pourable liquid
*Wiscosity (23°C) @ 100 rpm: 100-200 cPs
Thixotropic Index: NIA
* Glass Transition Temp: 265 °C (Dynamic Gure: 20-200°CISO 25 Min; Ramp -10-200°C 207 CMin)
Coefficient of Thermal Expansion (CTE):
Below Tg: 58 x10%infin°C
Above Tg: 134 % 10%infin"C
Shore D Hardness: 75
Lap Shear @ 23°C: = 2000 psi
Die Shear @ 23°C: =15 Kg 533 psi
Degradation Temp: 335 -°C
Weight Loss:
@ 200°C: 0.58 %
@ 250°C: 083 %
@ 300°C: 223 %
Suggested Operating Temperature: <285 *C (Intermittent)
Storage Modulus: 420,622 psi
" Parlicle Size: MNIA
[ OPTICAL PROPERTES: ]
Spectral Transmission: = 98% @ 360-1660 nm
= 95% @ 1680-2060 nm
Refractive Index: 1.5193 @589 nm

Epoxies and Adhesives for Demanding Applications™
This information is based on data and tests believed to be accurate. Epoxy Technolegy, Inc. makes no warranties (expressed or implied) as to
its accuracy and assumes no liability in connection with any use of this product.
EPOXY TECHNOLOGY, INC.
14 FORTUNE DRIVE, BILLERICA, MA 01821 (978) 667-3805, FAX (978) 663-9782
www.epotek.com
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Selected Applications for EPO-TEK® MED-301

Fiber and Electro-Optics
* Impregnating fiber optic image bundles and light guides; adhesive for flexible
endoscopes: adhesion o Viyton® rubber and plastic optical fibers
* Transmission of VIS and NIR light signals in camera/video electro oprics
* 3D Dentistry camera and imaging tools
* General, all-purpose fiber opric assembly and repair adhesive

Radiation and Imaging

* Adhesive for scintillator crystal array fabrication
* Opto-underfills between scintillator and photodiode array,
for medical/dental imaging equipment

Ultrasound/Ultrasonic

* Adhesive for catheter delivered surgical mapping and imaging catheters
* Front-end ultrasound fabrication adhesive responsible for PZT arrays
* General all-purpose ultrasound probe repair adhesive

Life Sciences and MicroFluidics

* Enabling microfuidic drug delivery via catherer devices; micro-motors and
ultrasonics for sensing liquid and gas flow rates
h

* Adhesive for active oprical aligy
and microscopy
* General adhesive for specialized diagnostic equipment

in spectrop 1y, Huoroscopy

epotek.com
Device and Diagnostics

* Poting resin over LD and PD chips in pulsed oximetry
* Adhesive for gas analyzers, flow meters, pressure and pH monitoring catherers
+ Fabrication of glucose sensors; implantable or external
* Potting, over-coating and weather proofing for activicy trackers {wearable
devices including fitness watches)

¢ Paticnt monitoring electrodes and cables including: ECG and temperature

probes

Implantable Devices

* Molding headers over implantable microclectronic packages in 1CDs,
pacemakers and cochlear implants

* Potting Cu coils and motors used in LVAD and BiVAD blood pumps

* Adhesive for ophthalmic impl plastic bonding in intraocular lens ( 101 ),
seprum bonding and final assembly for diabetic implants; gluing bio-polymers
used for IOP drainage: smare drug delivery of pharmaceuticals

¢ Header potcing for ne dul used for epil
Parkinson’s, pain management and sleep apnea control

Surgical Tools
* Hand held UV cure light guide for curing dental fillings

* Potting PCBs into metals shafts of hand held orthopedic instruments
* Laser optics (surgical tool for optometry)

</neur

* Adhesive for neurovascular surgical probes, electrodes and delivery systems.
* Fabrication of Rf Ablation catheters with structural bonding to PEEBAX®

(" Strength of MED-301 with Disinfectant Soaking h
MED 301 Glutaraldehyde (GA) MED-301 Peracetic Acid (PAA)
al S ; S MED-301 Test Parameters
* Adhesive cured: 65°C/2hrs
=15 —F — -~ - + Surfaces: 2mm x 2mm ceramic onto glass substrates
% ‘ = * 0 of estimated cycies based on retaining >50% of initial strength
sn * 1 cycle detined as 20 min exposure
S| 3 * 500 cycles for GA - estimated
‘ * 500 cycles for PAA - estimated
R T 2 5 1 Coaol
\_ Exposure (dayls]) J
(" MED-301 & Bonding Strength to Various Plastics h Index of Refraction vs. Wavelength EPO-TEK® MED-301
MED-301 on PC MED-301 on PEEK .
e s <0569 |  A=1.00 »=1.55
158 - -
= 14
=1 157
10 1.5605
a8 156 -
g I
2 g ‘ e 1547
Control 1 5 Contrel 1 5 1.54 |
» 1.5345
Treatment Time (min) Treatment Time (min) 1.53 $¥
MED-301 on PEI MED-301 on PPS 1" . s 1 18 2
-.‘::::-m. 3 i Wavelength (um)
= a1 Datay Time 22
% 5w vutey T | 5 15
T Tk
EPOXY
Sty Pleowy = 5
I 1he Delay Tive.
L Caontrol 1 5 S . Control 1 5 7
10
Treatment Time (min) Treatmeat Time (min) * TECHNOLOGY
o Epoxy Technology Inc.
MED-301 Test Condibions 14 Fortune Drive - Billerica, MA 01821
> Adhoshe ik St Seoeanarmbsne phone 978-667-3805 fax 978-663-9782
* Surfaces: 2mm x 2mm ceramic onto plastics * 1min and 5 min exposure time comparison med@epotek.com
* Oxygen plagma, 100mU/min flow rate * Delay time = the duration after plasma etch, © Epoxy Technclogy Inc. 2018
\ before die placement

PEEBAX " is a registered trademark Arkema
Vytan® s a registered trademark of The Chemours Compary
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Biocompatibility Approvals
» EPO-TEK® MED-301 cured ar 65°C for 1 hour has been rested and is ISO 10893 Cerrified, meering Hemeolysis (10993-4), Cyoroxicity (10993-5),
Implantation (10993-6) for two weeks, and also for twelve weeks, Intracusaneous (10993100, Sensitization {10993-110) and Systemic Toxiciry (10993-11)
est protocols.
iy
' ™,
Sterilization Information
* Epoxy performance is most influenced by surface preparation and cleanliness, overall process and handling, and finally proper curing selection. While bulk
samples of MED-301 may resist sterilization technologies such as autoclave steam, gaseous rechnologies, gamma radiation and liquid disinfectanes, the glue
joints may ditfer, All users need to determine the suitabilicy of MED-301 for their given application.
» Gamma radiationfion beam will discolor MED-301, thus alwering its appearance,
See Technical Tip # 29: Gamma Sterilization for Medical Devices and its Effect on Epoxies for more information,
hueps! veww.epotek.com/site/files! Techtips/pdfs/echtips_29,pdf
» MED-301 is generally regarded for resisting few cycles of ETO and gamma eadiation.
= MED-301 can survive more than 500 cycles of liquid sterilization based on glutaraldehyde (3.4% cencentration) and mere than 500 cydes of peraceric acid
(0.23% concentration) before significant deterioration of the glue joint,
oy
-
Packaging Availability
» EPO-TEK® MED-301 is available in specialty packaging such as Pre-Mixed Frozen Syringes (PMF), Bi-Paks, or bulk (A & B containers).
* A Bi-Pak video tutorial can be found here:
htep:l feeww.epotek.com/site/technical-materialfapplication-video-tutorials/ 1 1 7-effective-handling-and-mixing-of-cpo-tek™-bi-packs. html
* Avideo tutorial on handling frozen syringes can be found here:
htepe/iwwacepotek.com/site/technical-material‘application-video-tutorials' 231 -proper-receiving-and -thawing, hml
. oy

il JEPOXY

1EPOXY # TECHNOLOGY

# TECHNOLOGY Epoxy Techneology Inc.
14 Fortune Drive « Billerica, MA 01821

phone 976-667-3805 fax 97B-663-9782

medi@epotek.com

& Epcay Technoiogy Inc. 2008

EFC-M30-01
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11.4 IPO-Diagramm der Herstellungsschritte
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Demonstrator
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Abb. 123 Ablauf-Diagramm zur Herstellung der Kérper der Osteosyntheseplatten
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Abb. 124 Ablauf-Diagramm zur Verkapselung der Elektronik zum Fertigstellen des Demonstrators
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11.5 Daten und Beschreibung des Gamry Interface 1000E

Abb. 125 Gamry Interface 1000E [56]

Auf der Front ist der Anschluss fiir die Elektroden sowie ein Anschluss flir einen externen Monitor und
der Ein-/Ausschalter vorhanden. Zusatzlich sind LED-Anzeigen angebracht, welche die Verbindung zum
Computer und zum Messsystem, die Stromversorgung und Uberlastung anzeigen. Die Uberlastung
kann durch vier verschiedene Bedingungen entstehen: Es werden mehr als 10 Volt elektrischer
Spannung ausgegeben (E Overload), es wurde der maximale Strom des ausgewahlten Messbereiches
Uberschritten, an der Gegenelektrode wurde eine Spannung von 22 Volt Uberschritten oder der
Absolutwert des Stromes Uberschreitet ein Ampere. Auf der Riickseite des Gerates befinden sich ein
USB- und der Netzanschluss. Als Laborgerat ist ein Schwerpunkt des Interface 1000E das Messen von
bio-elektrochemischen Messungen, wie z. B. EIS-Messungen an Knochen [56].

EIS-Messungen zwischen den Frequenzbereich von 10 puHz bis zu 1 MHz sind mit dem Interface 1000E
moglich. Daher betrdgt die maximale Messrate 1000000 Messpunkte pro Sekunde. Das Gerat ist fiir
niedrig- und hochohmige Impedanzmessungen optimiert. Die drei verschiedenen Messaufbauten,
Zweileiter, Dreileiter und Vierleitermessung, sind alle realisierbar. Die Spannungsamplitude kann
zwischen 17,8 pV bis zu 20 V variieren. Die minimale elektrische Stromstarke, welche messbar ist, liegt
bei 10 nA, das Maximum betrdgt 1 A. Die Messelektroden sind mit einer elektrischen Impedanz von
102 Q verbunden, damit der Leckstrom (iber die Erde minimiert wird (s. 2.3.3.3). Zur Messung
bendtigen diese einen minimale Stromstdrke von mehr als 20 pA. Um die Qualitdt der Daten
sicherzustellen, werden Messgenauigkeits-Plots zur Verfligung gestellt. Diese geben die
Messungenauigkeit in Abhadngigkeit der gemessenen Impedanz und der Frequenz fiir einen
ausgewahlten Messaufbau und einen Bereich der Eingangssignalamplitude an. Durch Verdnderung
dieser Parameter wird die Messgenauigkeit leicht beeinflusst. Ein Messgenauigkeitsplot fir den
verwendeten Messaufbau und einen Bereich der Eingangssignalamplitude von unter 10 mV ist in Abb.
126dargestellt. Fir hohere Spannung ist von einem leicht verbesserten Messverhalten auszugehen,
was zur Folge hat, dass die Messungen groRtenteils in einem Genauigkeitsbereich von 1 % und in
einigen Ausnahmen im Bereich von 10 % oder sogar knapp auBerhalb des Messgenauigkeits-Plots
liegen. Aufgrund der hoéheren Eingangsspannung wird davon ausgegangen, dass die Ergebnisse
trotzdem mindestens im Rahmen von + 10 % Genauigkeit liegen. Das Interface 1000E hat eine interne
digitale Signalverarbeitungseinstellung, durch welche Messstérungen des Gerates selbst sowie von der
Umgebung unterdriickt werden kénnen. Des Weiteren sind die Messkabel so ausgelegt, dass diese das
elektromagnetische Rauschen unterdriicken. Es gibt sechs Kabel, welche durch unterschiedliche
Farben gekennzeichnet sind: die Arbeitselektrode (griin), die Arbeitsmesselektrode (blau), die
Referenzelektrode (weill), die Gegenelektrode (rot), einen erdpotenzialfreien Masseanschluss
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(schwarz) zum Verbinden mit Faraday’schen Kafigen und eine Gegenmesselektrode, welche fiir

Messungen als ZRA und das Kalibrieren benétigt wird [56].

1742

1642

1MQ
Interface 1000

- Accuracy Contour Plot

Impedance

Applied Voltage <10 mV,,

102

1 me2

1p62

10pHz 100 pHz 1 miz 10mHz  100mHz 1Hz 10H 100 Hz
Frequency

1kHz 10kHz 100 kiz 1 Mz

Abb. 126 Messgenauigkeits-Plot fiir das Interface 1000E mit einem 60 cm Kabel zum Messaufbau und einer Signalamplitude

von <10 mV (QMW) [61]
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11.6 Gamry — Steuerungs-, Auslese- und Auswertungssoftware

Zum Steuern, Auslesen und Auswerten hat die Fa. Gamry Instruments Inc. das Softwarepaket Gamry
Echem Toolkit entwickelt. Die verwendete Softwareversion ist die 7.06 im Build 6337. Dieses besteht
aus mehreren Programmen, von denen das Gamry Framework zum Steuern des Interface 1000E
genutzt werden kann und bei Messung Live-Daten ausgibt. Sobald sich ein Gerat von Gamry mit dem
Computer verbindet, bspw. Gber den USB-Anschluss, wird dies in dem Programm Gamry Framework
angezeigt. Es kann Uber den Aufruf ,,Experiment — Electrochemical Impedance — Potetiostatic EIS” eine
Userform aufgerufen werden, iber welche Eingaben bzgl. des Experiments angegeben werden kénnen
(s. Abb. 127). Dies sind neben dem Ausgabedateityp und dem Dateinamen, Anmerkungen, Start- und
Endfrequenz, Messpunkte pro Dekade, Eingangsamplitude der elektrischen Spannung als QMW,
Offset-Gleichstromspannung in Abhédngigkeit vom gemessenen Referenzpotenzial (bendtigt eine
Referenzelektrode) oder vom gemessenen freien Korrosions-/ Ruhepotenzial, angenommene Flache
der Elektroden, angenommene Impedanz und ob die Messungen schnell, normal oder im
rauschunterdriickenden, langsamen Modus durchgefiihrt werden sollen. Zusétzliche
Startbedingungen, wie zum Beispiel eine zeitliche Verzogerung vor Messbeginn, konnen alternativ
angegeben werden. Das Gamry Framework bildet bei der Messung direkt die Messwerte in Form einer
live-Lissajous Figur (s. 2.2.3.1) ab. So kann die Messung visuell wahrend der Experimente geprift
werden und es konnen bereits erste Erkenntnisse gewonnen werden. Fir alle Messungen wurde der
DSP-Modus (s. 2.3.3.3) aktiviert.

Potentiostatic EIS

Default | Save | Restore OK | Cancel |

Pstat ¢ IFC1000-05175

Test Identifier ‘P-:tentiaﬂtatic EIS

Output File [.DTA

Notes... ‘ ﬂ
Initial Freg. (H=z) 1,E+006

Final Freqg. (Hz) 0,1

Points/decade [10

AC Voltage (mV rms) ‘10

DC Voltage (V) hr vs Eref * vs Eoc

Area (cm™2) ‘1

Conditioning [ off 15 Ii
Init. Delay ™ off IAi Ii
Estimated Z (ohms) |1000]

Optimize for: C Fast * Normal ' Low Noise

Abb. 127 Screenshot von der Userform zum Einstellen der EIS-Experimente mit dem Interface 1000E iiber das Programm
Gamry Framework

Ein Programm zum Auswerten und Analysieren der Messdaten ist das Gamry Echem Analyst. Das
Programm kann die erzeugten .DTA-Dateien einlesen und grafisch darstellen. Dabei kdnnen
verschiedene Messdaten dargestellt werden, z. B. die Impedanz unterteilt in den real und imaginar Teil
oder in den Absolutwert und die Phasenverschiebung als Bode-Diagramm (s. 2.2.3.3). Dies eignet sich
flr eine erste oberflachliche Analyse. AuRerdem kann das Programm die Kramers-Kroning-Beziehung
durch eine eigene Approximation testen und damit die vier Anforderungen fiir elektrische
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Impedanzmessungen (s. 2.3.3.1) bestéatigen. Diese Priifung erfolgte fiir die Messungen in Form von
Approximationen nach den in 2.3.3.1 vorgestellten Formeln. Anhand der Verlaufe wurden die
Ergebnisse geprift und bei groferen Abweichungen der Approximation verworfen. In den
nachfolgenden Abb. 128 bis Abb. 130 ist beispielhaft die Approximation zur Uberpriifung dargestellt.

Potentiostatic EIS
1,000 Mohm 50,00
[ L
.

100.0 kahm 000"
- =<
£ v
s &
g "
~ =

10,00 kahm -50,00°

reevTrEEEE
1,000 kahm -1000°
100.0 mHz 1.000 Hz 10,00 Hz 100,0 Hz 1.000 kHz 10,00 kHz 1000 kHz 1,000 MHz
Freq (Hz)

-# ZCURVE (Knochend Heil_#1.DTA) — Fit 1 [Kramars-Kronig] — Y2 - ZCURVE (Knochend Heil_#1.DTA) Y2 - Fit 1 [Kramars-Kronig]

Abb. 128 Kramers-Kroning Uberpriifung per Modellierung - Beispiel: Nicht-frakturierter Knochen

Potentiostatic EIS

10,00 kohm 30,00°

20,00°
£ &
£ .0
= 1000° &
g Fi
N 3

0,000

\\_‘W
1,000 kohm -10,00°
100,0 mHz 1,000 Hz 10,00 Hz 100,0 Hz 1.000 kHz. 10,00 kHz 1000 kHz 1,000 MHz
Freq (Hz)

% ZCURVE (Knochen3 1mmSpaltmitBlutMessungen_#2.DTA) — Fit 1 [Kramers-Kronig] — Y2 - ZCURVE (Knachen3 1mmSpaltmitBlutMessungen_#2.DTA)

Abb. 129 Kramers-Kroning Uberpriifung per Modellierung - Beispiel: Frakturierter Knochen mit Himatom
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Potentiostatic EIS

100,0 kohm 40,00 *

- 2000°
£ 3
‘6 10.00 kohm 0000°
1 =
g i
N -

1 -20,00"

1,000 kohm r 40,00

100,0 mHz 1.000 Hz 10,00 Hz 100,0 Hz 1.000 kHz 10,00 kHz 1000 kHz 1,000 MHz
Freq (Hz)
& ZCURVE (Knochend ImmBandscheibe_#3.DTA) — Fit 1 [Kramers-Kronig] — ¥2- ZCURVE (Knachend ImmBandscheibe_#3.DTA)

Abb. 130 Kramers-Kroning Uberpriifung per Modellierung - Beispiel: Frakturierter Knochen mit Knorpel
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11.7 Darstellung von Messergebnissen aus den Voruntersuchungen

«10% Betrag der Impedanz %10°
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Abb. 131 EIS-Messergebnisse der Voruntersuchung: Betrachtung des Einflusses unterschiedlicher Signalamplituden des
Eingangssignals (10 mV und 50 mV) mit separater Darstellung der Standardabweichung (Sternchen-Symbole, rechte y-Achse)
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Abb. 132 EIS-Messergebnisse der Langzeituntersuchung: Messungen (iber einen Zeitraum von ca. drei Tagen am
durchtrennten Knochen mit Blut im Knochenspalt
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11.8 Lastenheft
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Beispielhaftes Lastenheft fur eine heilungs-monitorende Osteosyntheseplatte

Lastenheft fiir Entwicklungen Seite 2 von 18
von Medizinprodukten

1. Entwicklungsziel

DO.001 Ziel ist die Entwicklung eines ,intelligenten Implantats® (im folgenden ,Implantat) zur
vorlibergehenden Fixierung, Korrektur oder Stabilisierung von Knochen der
Extremitdten, welches zur einmaligen Verwendung vorgesehen ist. Das Implantat
erfasst den Parameter Dehnung an dem Implantat. Das Implantat ist mit vier
Elektroden ausgestattet. Die AuReren sollen die Spannung induzieren
(spannungsinduzierenden Elektroden), die Inneren sollen die Spannung messen
(Messelektroden). Die Impedanz wird mit Hilfe des gemessenen Stromflusses
zwischen den Messelektroden als zweiter Parameter bestimmt. Das Implantat soll mit
Hilfe von Schrauben an den Knochen befestigt werden kénnen. Die Versorgung des
Implantates mit Energie sowie die Datenubertragung erfolgen drahtlos durch ein
externes, nicht implantierbares Auslesegerét. Das Auslesegerét kann die Ubertragenen
Daten in einem internen Massenspeicher speichern. Ein weiteres externes, tragbares
Auslesegerét (im falgenden ,Uberlastanzeige®) soll bei Uberlastdetektion den Patienten
warnen. Das Implantat verfugt Gber einen eigenen Massen- sowie Energiespeicher, um
Uber einen langeren Zeitraum hin Daten autark aufnehmen zu k&énnen. Das
Implantatsystem kann sowohl in der klinischen als auch in der hduslichen Umgebung
Anwendung finden kann. Das Einbringen des Implantates soll tber eine Operation
erfolgen.

2. Begriffe und Abkilrzungen

DO Development objective | Entwicklungsziel

u Intended use / med. Zweckbestimmung

CR Costumer requirements | Kundenanforderungen

MR Market requirements [ Marktanforderungen

SR Standard requirements / normativer Anforderungen

LR Legal requirements / gesetzliche Anforderungen

IR Internal requirements / interne Anforderungen

TMR Trade mark rights | Schutzrechte

P Technical parameters [ technische Leistungskennzahlen

BIO Biological parameters /biologische Leistungskennzahlen

MC Manufacturing conditions / Fertigungsvoraussetzungen

ACC Accessory | Zubehér

PA Packaging / Verpackung

LA Labeling / Labeling

TC Test concept | Prifkonzept

MISC Miscellaneous / Sonstiges
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3. Med. Zweckbestimmungen
1U.001 Mit dem Implantatsystem kann die Fixierung von Knochensegmenten oder —

fragmenten erreicht werden, die traumabedingt geschadigt wurden oder, degenerativ
verdndert, einer Rekonstruktion bedirfen. Ziel der Behandlung ist die knécherne
Konsolidierung durch vorlibergehende Stabilisierung von Knochensegmenten oder —
fragmenten. Mit dem Implantatsystem kann der Parameter Dehnung an dem Implantat
und der Parameter Impedanz Uber den Frakturspalt Uber einen Zeitraum von 6
Monaten erfasst werden. Das Implantatsystem beinhaltet das Implantat mit Schrauben
zur Befestigung am Knochen sowie ein nicht-implantiertes externes Auslesegerat mit
Datenspeicher und Ladefunktion und einer zweiten tragbaren Uberlastanzeige zur
Warnung bei Uberlastung. Der Wert der Uberlast muss durch einen medizinischen
Fachexperten festgestellt werden. Daflir wird das Gerdt mit einem externen
Kraftsensor geeicht. Zur Ubermittlung der Daten sowie zur Versorgung des Implantats
mit Energie ist das Auslesegerat notwendig. Der Heilungsverlauf muss von einem
klinischen Experten bewertet werden.

4. Kundenanforderungen
CR.001 Stabilisierung von Knochenfragmenten
CR.002 Monitoring der Heilung mittels Impedanz
CR.003 Monitoring der Heilung mittels Impedanz
CR.004 Konformitatserklarung fur das Medizinprodukt
5. Marktanforderungen

MR.001 Vertrieb

Vertrieb in den Markten den Markten Europa und USA
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6.

Normative Anforderungen

SR001.01

DIN EN ISO 10993-1

Biologische Beurteilung von Medizinprodukten - Teil 1: Beurteilung und
Priifungen im Rahmen eines Risikomanagementsystems

SR001.02

DIN EN ISO 10993-3

Biologische Beurteilung von Medizinprodukten; Teil 3: Priifung auf Genotoxizitét,
Karzinogenitat und Reproduktionstoxizitat (ISO 10993-3:2014); Deutsche
Fassung EN ISO 10993-3:2014

SR001.03

DIN EN ISO 10993-4

Biologische Beurteilung von Medizinprodukten — Teil 4: Auswahl von Priifungen
zur Wechselwirkung mit Blut

SR001.04

DIN EN ISO 10993-5

Biologische Beurteilung von Medizinprodukten; Teil 5: Prifungen auf in-vitro-
Zytotoxizitat

SR001.056

DIN EN ISO 10993-6

Biologische Beurteilung von Medizinprodukten - Teil 6: Priifungen auf lokale
Effekte nach Implantationen

SR001.06

DIN EN ISO 10993-7

Biologische Beurteilung von Medizinprodukten; Teil 7: Ethylenoxid-
Sterilisationsriickstéande

SR001.07

DIN EN ISO 10993-11

Biologische Beurteilung von Medizinprodukten; Teil 11: Prifungen auf
systemische Toxizitat

SR001.08

DIN EN ISO 10993-13

Biologische Beurteilung von Medizinprodukten, Teil 13: Qualitativer und
quantitativer Nachweis von Abbauprodukten in Medizinprodukten aus Polymeren

SR001.09

DIN EN ISO 10993-15

Biologische Beurteilung von Medizinprodukten, Teil 15: Qualitativer und
quantitativer Nachweis von Abbauprodukten aus Metallen und Legierungen

SR001.10

DIN EN ISO 10993-16

Biologische Beurteilung von Medizinprodukten, Teil 16: Entwurf und Auslegung
toxikokinetischer Untersuchungen hinsichtlich Abbauprodukten und
herauslésbaren Substanzen

SR001.11

DIN EN ISO 10993-17

Biologische Beurteilung von Medizinprodukten; Teil 17: Nachweis zulédssiger
Grenzwerte fUr herauslésbare Bestandteile
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SR001.12

DIN EN ISO 10993-18

Biologische Beurteilung von Medizinprodukten; Teil 18: chemische
Charakterisierung von Werkstoffen

SR002.01

ASTM F2503-13

Standard Practice for Marking Medical Devices and Other Items for Safety in the
Magnetic Resonance Environment

SR002.02

DIN EN 45502-1 (VDE 0750-10)

Aktive implantierbare medizinische Geréte - Teil 1: Allgemeine Festlegungen fur
die Sicherheit, Aufschriften und vom Hersteller zur Verfiigung zu stellende
Informationen

SR002.03

DIN EN 60529

Schutzarten durch Gehéuse (IP-Code)

SR002.04

DIN EN 62304 (VDE 0750-101)

Medizingerate-Software - Software-Lebenszyklus-Prozesse

SR002.05

ETSI EN 300 330-1

Electromagnetic compatibility and radio spectrum matters (ERM); Short range
devices (SRD); Radio equipment in the frequency range 9kHz to 25MHz and
inductive loop systems in the frequency range 9kHz to 30 MHz; Part 1: Technical
characteristics and test methods

SR002.06

ETSI EN 300 330-2

Electromagnetic compatibility and radio spectrum matters (ERM); Short range
devices (SRD); Radio equipment in the frequency range 9kHz to 26MHz and
inductive loop systems in the frequency range 9kHz to 30 MHz; Part 2:
Harmonized EN under article 3.2 of the R&TTE Directive

SR.002.07

DIN EN 300328:2019-10

Breitband-Ubertragungssysteme - Dateniibertragungsgeréte zum Betrieb im 2,4-
GHz-Band - Harmonisierte Norm zur Nutzung von Funkfrequenzen

SR.002.08

ETSI EN 300 440

Short Range Devices (SRD); Radio equipment to be used in the 1 GHz to 40 GHz
frequency range; Harmonised Standard for access to radio spectrum

SR002.09

ETSI EN 301 489-1

Electromagnetic compatibility and Radio spectrum Matters (ERM);
ElectroMagnetic Compatibility (EMC) standard for radio equipment and services;
Part 1: Common technical requirements

SR002.10

DIN EN 60601-1

Medizinische elektrische Geréte; Teil 1: Allgemeine Festlegungen fiir die
Sicherheit einschl. der wesentlichen Leistungsmerkmale
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SR002.11 DIN EN 60601-1 Beiblatt 2
Graphische Symbole fiir elektrische Geréte in der medizinischen Anwendung
(IEC/TR 60878:2003, modifiziert), Text Deutsch und Englisch

SR002.12 DIN EN 60601-1-2
Medizinische elektrische Gerate - Teil 1-2: Allgemeine Festlegungen fir die
Sicherheit einschliellich der wesentlichen Leistungsmerkmale —
Erganzungsnorm: Elektromagnetische Vertréglichkeit

SR002.13 DIN EN 60601-1-6
Medizinische elektrische Gerate - Teil 1-6: Alilgemeine Festlegungen fiir die
Sicherheit einschlieRlich der wesentlichen Leistungsmerkmale - Ergdnzungsnorm:
Gebrauchstauglichkeit

SR002.14 DIN EN 60601-1-8
Medizinische elektrische Geréte - Teil 1-8: Allgemeine Festlegungen fir die
Sicherheit einschlieRlich der wesentlichen Leistungsmerkmale - Erganzungsnorm:
Alarmsysteme - Allgemeine Festlegungen, Prifungen und Richtlinien fiir
Alarmsysteme in medizinischen elektrischen Geraten und in medizinischen
elektrischen Systemen

SR002.15 DIN EN 60601-1-11
Medizinische elektrische Gerate - Teil 1-11: Besondere Festlegungen fir die
Sicherheit einschlieRlich der wesentlichen Leistungsmerkmale - Erganzungsnorm:
Anforderungen an medizinische elektrische Gerate und medizinische elektrische
System flr die medizinische Versorgung in hauslicher Umgebung (IEC 60601-1-
11:2015)

SR002.16 DIN EN 60601-2-49
Medizinische elektrische Gerate - Teil 2-49: Besondere Festlegungen fiir die
Sicherheit einschlielllich der wesentlichen Leistungsmerkmale von
multifunktionalen Patiententberwachungsgeraten

SR002.17 DIN EN 61508 Beiblatt 1 (VDE 0903 Beiblatt 1)
Funktionale Sicherheit sicherheitsbezogener
elektr./elektronischer/programmierbarer Systeme - Teil 0: Funktionale Sicherheit
und die IEC 61508

SR002.18 DIN EN 62133-2 (VDE 0510-82:2017-11)
Sekundarzellen und -batterien mit alkalischen oder anderen nichtséurehaltigen
Elektrolyten - Sicherheitsanforderungen fiir tragbare gasdichte Sekundéarzellen
und daraus hergestellte Batterien fir die Verwendung in tragbaren Geraten - Teil
2: Lithium-Systeme

SR002.19 DIN EN 61000-4-4

Elektromagnetische Vertraglichkeit (EMV) - Teil 4-4: Priif- und Messverfahren -
Priifung der Storfestigkeit gegen schnelle transiente elektrische StérgréRen/Burst
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SR002.20 DIN EN 61000-4-11
Elektromagnetische Vertraglichkeit (EMV) - Teil 4-11: Prif- und Messverfahren -
Priifungen der Storfestigkeit gegen Spannungseinbriiche,
Kurzzeitunterbrechungen und Spannungsschwankungen

SR002.21 DIN EN 61000-4-2
Elektromagnetische Vertraglichkeit (EMV) - Teil 4-2: Priif- und Messverfahren -
Priifung der Storfestigkeit gegen die Entladung statischer Elektrizitat

SR002.22 DIN EN 61000-4-3 (VDE 0847-4-3)
Elektromagnetische Vertraglichkeit (EMV) - Teil 4-3: Priif- und Messverfahren -
Prifung der Stérfestigkeit gegen hochfrequente elektromagnetische Felder

SR002.23 DIN EN 61000-4-6
Elektromagnetische Vertraglichkeit (EMV) - Teil 4-6: Priif- und Messverfahren -
Storfestigkeit gegen leitungsgeflhrte StérgroRen, induziert durch hochfrequente
Felder

SR002.24 DIN EN 55011
Industrielle, wissenschaftliche und medizinische Gerate - Funkstérungen -
Grenzwerte und Messverfahren

SR002.25 DIN ISO 8601
Datenelemente und Austauschformate - Informationsaustausch - Darstellung von
Datum und Uhrzeit

SR002.26 1ISO 12891-1
Implants for surgery - Retrieval and analysis of surgical implants - Part 1:
Retrieval and handling

SR002.27 1ISO 12891-2
Retrieval and analysis of surgical implants - Part 2: Analysis of retrieved surgical
implants

SR003.01 DIN EN ISO 13485
Medizinprodukte - Qualitdtsmanagementsysteme - Anforderungen fur
regulatorische Zwecke

SR003.02 DIN EN ISO 14971
Medizinprodukte - Anwendung des Risikomanagements auf Medizinprodukte

SR003.03 DIN EN 62353
Medizinische elektrische Gerate - Wiederholungsprifungen und Prifung nach
Instandsetzung von medizinischen elektrischen Geréten

SR003.04 DIN EN 62366 (VDE 0750-241)

Medizinprodukte - Anwendung der Gebrauchstauglichkeit auf Medizinprodukte
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SR003.05

DIN EN ISO 14155

Klinische Prifung von Medizinprodukten an Menschen - Gute klinische Praxis

SR003.06

DIN EN IEC 63000

Technische Dokumentation zur Beurteilung von Elektro- und Elektronikgeréten
hinsichtlich der Beschrankung gefahrlicher Stoffe

SR004.01

DIN EN ISO 11135

Sterilisation von Produkten fiir die Gesundheitsfiirsorge - Ethylenoxid -
Anforderungen an die Entwicklung, Validierung und Lenkung der Anwendung
eines Sterilisationsverfahrens fir Medizinprodukte (ISO 11135:2014); Deutsche
Fassung EN ISO 11135:2014

SR004.02

DIN EN 556-1

Sterilisation von Medizinprodukten; Anforderungen an die Medizinprodukte, die
als "STERIL" gekennzeichnet werden - Teil 1: Anforderungen an
Medizinprodukte, die in der Endpackung sterilisiert wurden

SR004.03

DIN EN ISO 11737-1

Sterilisation von Produkten fiir die Gesundheitsfiirsorge - Mikrobiologische
Verfahren - Teil 1: Bestimmung der Population von Mikroorganismen auf
Produkten

SR004.04

DIN EN ISO 11737-2

Sterilisation von Medizinprodukten - Mikrobiologische Verfahren - Teil 2:
Prifungen der Sterilitat bei der Definition, Validierung und Aufrechterhaltung
eines Sterilisationsverfahrens

SR005.01

DIN EN 868-5

Verpackungen fiir in der Endverpackung zu sterilisierende Medizinprodukte - Teil
5: Siegelfdhige Klarsichtbeutel und -schlduche aus porésen Materialien und
Kunststoff-Verbundfolie - Anforderungen und Prufverfahren

SR005.02

DIN EN 868-9

Verpackungen fiir in der Endverpackung zu sterilisierende Medizinprodukte - Teil
9: Unbeschichtete Faservliesmaterialien aus Polyolefinen - Anforderungen und
Prifverfahren

SR005.03

DIN EN ISO 11607-1

Verpackungen fiir in der Endverpackung zu sterilisierende
Medizinprodukte - Teil 1: Anforderungen an Materialien, Sterilbarrieresysteme
und Verpackungssysteme

SR005.04

DIN EN ISO 11607-2

Verpackungen fir in der Endverpackung zu sterilisierende
Medizinprodukte - Teil 2: Validierungsanforderungen an Prozesse der
Formgebung, Siegelung und des Zusammenstellens
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SR005.05

DIN EN SO 15223-1

Medizinprodukte - Bei Aufschriften von Medizinprodukten zu verwendende
Symbole, Kennzeichnung und zu liefernde Informationen - Teil 1: Aligemeine
Anforderungen

SR005.06

DIN EN 1041

Bereitstellung von Informationen durch den Hersteller eines Medizinprodukts

SR005.07

DIN EN 50419

Kennzeichnung von Elektro- und Elektronikgeraten entspr. Art. 11 (2) der
Richtlinie 2002/96/EG (WEEE)

SR005.08

DIN EN 62570

Standardverfahren fiir die Kennzeichnung medizinischer Gerate und anderer
Gegensténde zur Sicherheit in der Umgebung von Magnetresonanzeinrichtungen

SR005.09

EN ISO 13408-1

Aseptische Herstellung

SR005.10

EN ISO 13408-4

Aseptische Reinigung

SR005.11

DIN 58953-6

Verpackungsmaterial: Keimdichtigkeit

SR005.12

DIN 58953-7

Verpackungsmaterial: unterschiedliche Anwendungstechniken

SR005.13

DIN 58953-8

Verpackungsmaterial: Logistik Sterilprodukte

SR005.14

DIN 58953-9

Verpackungsmaterial: Sterilisationsbehalter

SR.006.01

ASTM D4169

Transportprifung am Produkt gem. den Anforderungen der aktuell giltigen
Ausgabe der ASTM D4169 Standard Practice for Performance Testing of
Shipping Containers and Systems

SR.006.02

ASTM F1608

Uberpriifung der Unversehrtheit des Verpackungssystems nach simulierter
Alterung und Transportpriifung gem. den Anforderungen der aktuell glltigen
Ausgabe der ASTM F1608 Standard Test Method for Microbial Ranking of Porous
Packaging
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SR.006.03 ASTM F1980
Uberprifung der Lebensdauer durch simulierte Alterung. Durchfiihrung der
simulierten Alterung gem. den Anforderungen der aktuell gultigen Ausgabe der
ASTM F1980 Standard Guide for Accelerated Aging of Sterile Barrier Systems for
Medical Devices
SR.006.04 ASTM F1886
Uberpriifung der Integritét des Sterilbarrieresystems durch visuelle Inspektion
gem. den Anforderungen der aktuell gliltigen Ausgabe der ASTM F1886 Standard
Test Method for Determining Integrity of Seals for Flexible Packaging by Visual
Inspection
7. Gesetzliche Anforderungen
LR.001 Hersteller/Inverkehrbringer
Hersteller im Sinne MDD 93/42/EEC bzw. MDR 2017/745: Herstellername
LR.002 Lieferant/OEM
Lieferant: -
LR.003 MDR 2017/745
Das Implantatsystem und zugehdrige Prozesse bzgl. Design und Herstellung
entsprechen den Anforderungen der europaischen Verordnung 2017/745 fir
Medizinprodukte
LR.004 FDA
Das Implantatsystem und zugehdrige Prozesse bzgl. Design und Herstellung
entsprechen den Anforderungen des 21 CFR Part 820
LR.005 207/2012
Elektronische Gebrauchsanweisungen flr Medizinprodukte
LR.006 2011/65/EU
Das Auslesegerat, sowie Massenspeicher und Uberlastanzeige entsprechen den
Anforderungen der Richtlinie zur Beschrankung der Verwendung best. gefahrlicher
Stoffe in Elektro- und Elektronikgeraten (Neufassung)
LR.007 2014/53/EU
Das Auslesegerat, sowie Implantat und Uberlastanzeige entsprechen den
Anforderungen der Richtlinie zur Bereitstellung von Funkanlagen auf dem Markt
(R&TTE-Richtlinie)
LR.008 NiSG
Das Implantatsystem und zugehdrige Prozesse entsprechen den Anforderungen des
Gesetz zum Schutz nicht-ionisierender Strahlung bei der Anwendung am Menschen
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LR.009 MPKPV

Das Implantatsystem und zugehérige Prozesse entsprechen den Anforderungen der
Verordnung uber klinische Prifungen von Medizinprodukten

LR.O10 MPSV

Das Implantatsystem und zugehérige Prozesse entsprechen den Anforderungen der
Verordnung tber die Erfassung, Bewertung und Abwehr von Risiken bei

Medizinprodukten
8. Hersteller — interne Anforderungen
IR.001 Dokumentenbezeichnung —Entwicklungsverfahren (und zugehérige

Verfahrensanweisungen)

9. Schutzrechte

TMR.001 -
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10.

Technische / biologische Parameter / Leistungskennzahlen

TP.001

Folgende Komponenten sollen untereinander kompatibel sein:

- Implantat mit Auslesegerdt zum Datentransfer und Laden des Implantats

- Implantat mit Uberlastanzeige zum Datentransfer

- Auslesegerdt mit externem Massenspeicher

- Implantat mit Schrauben

- Software zum Laden des Implantats und Datenaustausch mit dem Auslesegerat
- Software zum Datenaustausch mit der Uberlastanzeige

- Software zum Auslesen der Messdaten und Ubertragen von Daten mit Implantat
- Software zur Visualisierung und Auswertung der Daten mit den Daten

TP.002

Das Implantatsystem soll folgende Komponenten beinhalten:

01 — Implantat

02 — Schrauben

03 — Auslesegerat mit internen Massenspeicher

04 — Tragbare Uberlastanzeige

05 — Firmware der Implantatelektronik zum Auslesen des Dehnmessstreifens,
Speichern von Daten und Ubertragen von Daten

06 — Firmware des Auslesegerats zum Laden des Implantats, Empfangen von Daten,
Speichern von Daten und Ubertragen von Daten an externen Massenspeicher

07 — Firmware der Uberlastanzeige zum Empfangen von Daten und Alarmsignal senden
08 — Software zur Visualisierung und Auswertung der Daten
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TP.003 Implantat
- Breite und Hohe: Dimensionen sind der technischen Zeichnung zu entnehmen
- Lange: Dimensionen sind der technischen Zeichnung zu entnehmen
- Form: keine scharfen Kanten
- Das Implantat enthélt elektronische Komponente
- Lebensdauer: funktionsfahig fir mind. 6 Monate nach Implantation
- Empfangsreichweite Energielibertragung mind. 5 cm durch Kérpergewebe
- Reichweite Datenitbertragung mind. 5 cm durch Kérpergewebe und zusatzlich
mind. 10 cm durch Luft unabhéngig von der rdumlichen Orientierung des
Implantats zur Uberlastanzeige
- Ladezeit fur internen Energiespeicher <30 min.
- Das Implantat soll kontinuierlich aktuelle Messdaten an das Lesegeréat
Ubertragen kénnen
- Das Implantat soll zuvor gespeicherte Messdaten an das Lesegerét Uibertragen
kénnen
- Das Implantat soll im Fall einer Uberschreitung der Uberlastschwelle durch die
aktuell gemessene Dehnung ein Signal an die Uberlastanzeige schicken
- Bei Uberschreitung der Uberlastschwelle durch die aktuell gemessene Dehnung
sollen der aktuelle Messwert und die folgenden 19 Messwerte mit einem
Zeitstempel gespeichert werden
- GroRe des internen Energie- und Datenspeichers ausreichend fir mind. 8 h
autarke Datenaufzeichnung und Ubertragung von Warnsignalen an
Uberlastanzeige bei weniger als 10 Uberlastungen
- Messfrequenz fiir Dehnungsmessung: 5 Hz
- Aus dem Implantat durfen keinerlei (chronisch) toxische Substanzen
herausldsbar sein
- Das Implantat soll strahlenfest ggii. géngigen bildgebenden Verfahren wie CT
oder Rontgenaufnahmen sein
- Eigenerwarmung des Implantates
o Das Implantat darf im Aufladezyklus keine Erwdrmung zeigen, die das
umliegende Gewebe signifikant beeinflusst
o Die maximale Erwarmung durch den Aufladezyklus, das Auslesen und
den Betrieb betragt maximal 1 °C
- Das Implantat soll in bildgebenden Verfahren wie CT und Sonographie
eindeutig visualisierbar sein, MRT-Kompatibilitat ist nicht gefordert
- Messbereich und Schwelle zur Detektion einer Uberlast sollen mittels Lesegerat
konfigurierbar sein
TP.003.01 | Dehnungsmessung
- Absolute Dehnungsmessung
- Relative Kraft- und Belastungsmessung, da Steifigkeit variabel
- Der Dehnungsmessbereich und Sensor soll fir die unterschiedlichen Frakturfalle
folgende Bereiche mit zugehériger Auflosung/Messunsicherheit abdecken:
Strain
Configuration Range [pm/m] Resolution [pm/m]
Proximal femur 2800 1.7
Distal femur 1344 1.7
Proximal humerus 3600 46
Tibial head 672 0.3
- Sensordrift Dehnung: < 20 um/m tber 1 Monat
- Abtastrate: 5 Hz
TP.003.02 | Dehnmessstreifen
- Full bridge configuration
- Resistance >1 kQ
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TP.004.01 | Impedanzmessung

- Vierleitermessung

- ADS549-Chip (Fa. Analog Devices)
- Abtastrate: 0,01 Hz

- Spektrum: 0,1 Hz - 1 MHz

- Amplitude: 50 mV (rms)

TP.004.02 | Elektroden
- Material: Platin
- Durchmesser: 0,9 mm (s. technische Zeichnung)

TP.004 Uberlastanzeige

- Material: geeignet fur kurz-/ mittelfristigen Hautkontakt

- Dimensionen und Gewicht sollen derart sein, dass eine einhandige Bedienung
moglich ist und das Gerét am K&rper getragen werden kann

- Die Datenlbertragung soll auf klinisch zugelassenen Frequenzbédndern bei 2,4 bis
2.4835 GHz erfolgen

- Die Uberlastanzeige soll das Signal empfangen, welches das Implantat beim
Auftreten einer Uberlast sendet

- Eine Alarmfunktion muss den Patienten bei Uberlastung durch optisches oder
akustisches Signal auf diesen Umstand hinweisen

- Der integrierte Energiespeicher soll eine Laufzeit von mind. 24 Stunden
gewabhrleisten

- Bei Erreichen eines geringen Ladezustands des Energiespeichers soll eine Warnung
erfolgen
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TP.005 Auslesegerat
- Material: geeignet fur kurz-/ mittelfristigen Hautkontakt
- Dimensionen und Gewicht sollen derart sein, dass eine zweihéndige Bedienung
moglich ist
- Drahtlose Energietibertragung tber eine Entfernung von mind. 5 cm Kérpergewebe
zum Implantat soll méglich sein
- Das Auslesegerét soll in der Lage sein, kontinuierlich gentigend Energie zum
Implantat zu tibertragen, damit diese Messungen durchfihren und die Messdaten
drahtlos Ubertragen kann
- Die Datenubertragung soll auf klinisch zugelassenen Frequenzbéndern bei 2,4 bis
2.4835 GHz erfolgen
- Die Energielibertragung soll auf klinisch zugelassenen Frequenzbdndern bei 125
kHz oder 13,56 MHz erfolgen
- Das Auslesegerét soll kontinuierlich Messdaten vom Implantat empfangen kénnen
- Mit dem Lesegerét soll eine neue Uberlastschwelle drahtlos an das Implantat
gesendet werden kénnen
- Mit dem Lesegerat soll eine Konfiguration des Messbereichs drahtlos an das
Implantat gesendet werden kénnen
- Die maximale Einstrahlleistung darf Grenzwerte durch aktuell glltige Gesetzte und
Normen nicht Gbersteigen )
- Der Energieeintrag in das Gewebe durch die drahtlose Ubertragung darf das
umliegende Gewebe nicht signifikant beeinflussen
- Das Auslesegerat soll eine Anzeige (Display) besitzen, die die aktuelle Dehnung
anzeigt
- Das Auslesegerat soll einen Energiespeicher (Akku) besitzen, der eine
Energieversorgung des Implantates unabh. vom Stromnetz gewéhrleisten soll
- Das Auslesegeréat soll eine Schnittstelle zur Ubertragung von Daten an einen
externen Massespeicher besitzen
- Der interne Massenspeicher soll eine ausreichende Grofte haben, um Daten fir 6
Monate bei einer Messfrequenz von 5 Hz zu speichern
- Das Auslesegerat soll einen Netzanschluss oder einen Anschluss fiir ein Netzteil
besitzen
TP.006 Software zur Visualisierung und Auswertung der Daten
- Die Software soll die gespeicherten Daten des Implantats visualisieren kénnen
- Die Software soll die Daten des Implantats mit geeigneten Methoden bearbeiten
kdénnen
- Die Software soll die Daten in einem geeigneten Format ausgeben kénnen
Bl0.001 Latex frei
- Verwendete Kunststoffmaterialien sind frei von Naturkautschuk
BIl0.002 DEHP frei
Verwendete Kunststoffmaterialien sind frei von DEHP (Diethylhexylphthalate)
B10.003 Nicht pyrogen

Weder verwendete Materialien noch Substanzen auf dem Implantat sind pyrogen. Die
maximale Endotoxinbelastung des Produkts darf 2,15 EU / Produkt nicht Gberschreiten
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11. Fertigungsvoraussetzungen

MC.001 Reinraum

Herstellung aller Bestandteile, die Kontakt zum Inneren des menschlichen Kérpers
besitzen, haben nach Endreinigung im Reinraum ISO Klasse 7 zu erfolgen

MC.002 Sterilisation

Sterilisation mittels Nieder-Temperatur Formaldehyd

12. Zubehor

ACC.001 s. TP.002
folgende Komponenten sind untereinander kompatibel und sollen als Zubehdér separat
bezogen werden kénnen

01 — Implantat

02 — Schrauben

03 — Auslesegerat mit internen Massenspeicher
04 — Tragbare Uberlastanzeige

13. Verpackung / Labeling

PA.001 Shelf-Life

Produktlebensdauer: 3 Jahre (Haltbarkeitsdatum / Aufrechterhaltung der Sterilitéat)

PA.002 Sterilgutverpackung

Das Implantat liegt bereits mit Schrauben zusammen. Das Produkt ist in einem Blister
mit Deckelfolie zu verpacken. Der Blister ist anschlieend in einem PEEL-Beutel zu
verpacken.

PA.002.01 | Blister

- Halbblister mit TYVEK Deckelfolie verschweifl3t
- Blister: PET-G

- TYVEK: 1073B

- Lange(max): Lange Implantat + 3 cm

- Breite(max): max. Breite Implantat + 3 cm

- Hoéhe(max): max. Hohe Implantat + 1 cm

- Halbblister zur Aufnahme jeder Komponente

- Mit AufreiBecke

PA.002.02 | PEEL-Beutel

- PEEL-Beutel aus TYVEK und Kunststoffverbundfolie
- TYVEK: 1073B

- Folie: 12/50 PET/PE

- Lange(max): max. Lénge Implantat + 5 cm

- Breite(max): max. Breite Implantat + 5 cm

- Aufreilllasche einseitig
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PA.003 Produktkarton

- beinhaltet 1 Sterilgutverpackung

- Farbe: Weil

- Lange(max): max. Lé&nge Implantat + 6 cm
- Breite(max): max. Breite Implantat + 6 cm
- Hoéhe(max): max. Héhe Implantat + 3 cm

LA.001 Gebrauchsanweisung

- 1 Exemplar in Produktkarton

- Format: passend zu Produktkarton

- Druck: Schwarz/Weif/Graustufen

- Ausfiihrung: Buchblock

- Sprachen: DE, EN (weitere Sprachen optional)

LA.002 Produktetikett
das Produktetikett muss folgende Angaben enthalten:

- Produktbezeichnung

- Hersteller Logo (farbig)

- “LOT” Symbol und LOT Nummer

- “REF” Symbol und Artikelnummer

- “Hersteller” Symbol und Herstelleradresse

- “Sterilisation mittels (angewendeter Sterilisationprozess)” Symbol
- “Nicht wiederverwenden” Symbol

- "Gebrauchsanweisung beachten" Symbol

- “Trocken lagern” Symbol

- “Von Sonnenlicht fernhalten” Symbol

- “Keine Verwendung bei beschadigter Verpackung” Symbol
- “Verwendbar bis” Symbol und Datum JJJJ-MM

- “Nicht-pyrogen” Symbol

- “CE" Symbol

- “Rx Only” Symbol

- Mengenangabe in Stlick

- UDI conform

LA.003 Kartonetikett (Produktkarton)
das Kartonetikett muss folgende Angaben enthalten:

- Produktbezeichnung

- Hersteller Logo (farbig)

- “LOT” Symbol und LOT Nummer

- “REF” Symbol und Artikelnummer

- “Hersteller” Symbol und Herstelleradresse

- “Sterilisation mittels (angewendeter Sterilisationprozess)” Symbol
- “Nicht wiederverwenden” Symbol

- "Gebrauchsanweisung beachten" Symbol

- “Trocken lagern” Symbol

- “Von Sonnenlicht fernhalten” Symbol

- “Keine Verwendung bei beschadigter Verpackung” Symbol
- “Verwendbar bis” Symbol und Datum JJJJ-MM

- “Nicht-pyrogen” Symbol

- “CE” Symbol

- “Rx Only” Symbol

- Mengenangabe in Stiick

- UDI konform
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14. Prufkonzeption

Seite 18 von 18

TC.001 Visuelle Kontrolle

- Nach Vorgabe QM-Dokumentation

TC.002 Messende Kontrolle

- Nach Vorgabe QM-Dokumentation

TC.003 Verarbeitungspriifung

- Nach Vorgabe QM-Dokumentation

TC.004 Sonstige

- Uberpriifen der Vollstandigkeit der Komponenten

15. Sonstiges

N/A N/A

16.  Anderungen

Rev. | Anderungen Datum Ersteller
0 Neuerstellung 26.04.2022 T. Barth
17. Freigabe
Name Datum Unterschrift

Erstellt durch: Tobias Barth 26.04.2022
Geprift durch:
Geprift durch;
Geprift durch:
Freigegeben von:
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Lebenslauf
Name Barth
Vorname Tobias

Staatsangehorigkeit  deutsch

Geburtsdatum 09.02.1993

Geburtsort, -land Hamburg, Deutschland

08.1999- 08.2003 Grundschule Sethweg in Hamburg

08.2003-08.2011 Gymnasium Bondenwald in Hamburg

08.2011-09.2012 Work & Travel Australien

09.2012-03.2016 Studium an der Technischen Universitat Hamburg in Hamburg

Abschluss: Bachelor of Science (B.Sc.) Maschinenbau, Schwerpunkt:
Biomechanik, Durchschnittsnote: 2,7

03.2016-02.2019 Studium an der Technischen Universitat Hamburg in Hamburg
Abschluss: Master of Science (M.Sc.) Mediziningenieurwesen, Schwerpunkt:
Medizin- und Regelungstechnik, Durchschnittsnote: 1,6

05.2019-12.2021 Wissenschaftlicher Mitarbeiter bei Technische Universitat Hamburg
12.2022-heute Wissenschaftlicher Mitarbeiter bei Implatronic GmbH

03.2019-heute Ingenieur bei dem BG Klinikum Hamburg gGmbH

08.2023-heute Wissenschaftlicher Mitarbeiter bei Fraunhofer IMTE — Abteilung: Clinical

Affairs/Regulatory Affairs

10.2023-heute Entwicklungsingenieur bei der Innovations Medical GmbH
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