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I. Einleitung

1.1 Einflhrung

Die Hiiftgelenksarthrose, auch Koxarthrose genannt, ist eine der haufigsten Formen der
Arthrose im menschlichen Kérper und definiert sich als eine chronische Gelenkerkrankung,
die durch degenerative Veranderungen am Huftgelenk gekennzeichnet wird. Abweichend von
friheren Ansichten, die Koxarthrose werde rein durch altersbedingte, kontinuierliche
Abnutzung des Gelenkknorpels am Huftkopf und der Huftpfanne verursacht, wird heute von

einer multifaktoriellen Atiologie ausgegangen (1).

Die Erkrankung zeichnet sich bei den betroffenen Patienten unter anderem durch erhebliche
belastungsabhéngige Schmerzen und einen zunehmenden Verlust der Gelenkbeweglichkeit
aus. Der Verlust von funktionellen Fahigkeiten bedingt im fortgeschrittenen Stadium eine
ausgepragte Einschrankung der Lebensqualitat und behindert den Patienten darin, seiner
sozialen Rollenfunktion nachzugehen. Konsequente Spatfolgen beinhalten unter anderem

soziale Isolation, Abhangigkeit und Depression (2).

Eine kausale konservative Therapie der Erkrankung ist bislang nicht méglich (1). Das
Hauptaugenmerk der konservativen Therapie liegt daher derzeit auf der Pravention, der
symptomorientierten Behandlung und der Verzdgerung der Progredienz der Erkrankung. Eine
Mehrzahl an internationalen evidenz-basierten Richtlinien fiir die konservative Therapie von
Hift- und Kniegelenksarthrosen empfehlen eine Kombination aus pharmakologischen und

nicht-pharmakologischen Behandlungsstrategien (3-5).

Schétzungen zufolge leiden ca. 5-11% der lber 60-Jahrigen in den westlichen
Industrieldandern an einer Koxarthrose (6-9). Im Jahr 2016 wurden gemafR Daten der
Krankenhausdiagnosestatistik des Statistischen Bundesamtes die Koxarthrose, mit 172.889
diagnostizierten Fallen als eine der h&ufigsten Erkrankungen des Bewegungsapparats in
Deutschland befunden (10). Zusétzlich wird die Koxarthrose als eine der global fihrenden
Ursachen einer Erwerbsunfahigkeit angesehen (11). Infolge demographischer Verédnderungen
(siehe Abb. 1) muss daher von einer Zunahme der betroffenen Patienten ausgegangen werden
(12).
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Abb. 1: Altersstruktur der Bevilkerung in Deutschland in 1960, 2010 und 2060 (12)

Zugleich mussen hierzu die enormen Behandlungskosten beachtet werden. In Deutschland
wurden 2015 laut des Statistischen Bundesamtes 338,2 Milliarden Euro an direkten
Krankheitskosten ausgegeben. Davon entfallen 8,7 Milliarden, nahezu 2,5% der
Gesamtkosten auf die Behandlung der Erkrankungen Arthrose (ICD10 — M15-M19) (13).
Hinzu kommen hohe Summen an indirekten Kosten, die durch Arbeitsunfahigkeit, Invaliditat
und Friihberentung entstehen. Eine Datenerhebung der gesetzlichen Krankenkassen im
Auftrag des Bundesministeriums fur Gesundheit von 2017 bezifferte die, unter der Diagnose
Koxarthrose (ICD 10 — M.16), entstandenen Arbeitsunfahigkeitstage auf insgesamt 2.977.758
Tage (14).

Die Prognose der Koxarthrose ist aufgrund des progredienten Charakters der Erkrankung trotz
individueller Unterschiede selbst bei Ausschopfen aller konservativen Therapiemalinahmen
ungunstig. Es ist daher nachvollziehbar, dass bei rund 80% der auf einer Koxarthrose
beruhenden stationdren Aufenthalte, auf einen operativen Eingriff zuriickzufiihren sind (15).
Ein besonderes Augenmerk liegt hierbei auf der endoprothetischen Versorgung des
Huftgelenks.
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1.2 Grundlagen der Huftgelenksendoprothetik

Die Endoprothetik z&hlt zu den erfolgreichsten Therapieverfahren der operativen Medizin, da
sie zahlreichen Patienten, die an degenerativen Gelenkerkrankungen leiden, durch
Wiederherstellung der schmerzfreien Mobilitat ermdglicht, die Lebensqualitat zu verbessern
(16).

Der endoprothetische Ersatz des HUftgelenkes wurde von Learmonth et al. als Operation des
Jahrhunderts bezeichnet (17) und hat sich seit Beginn des 20. Jahrhunderts, bezogen auf
Materialentwicklung und Operationstechnik, kontinuierlich verbessert. Jedoch veranlasste erst
das von Sir John Charnley 1961 eingefuhrte Prinzip der zementierten Prothesenverankerung
(18) in den darauffolgenden Jahrzehnten die systematische Etablierung der
Huftgelenksendoprothetik als therapeutischen Goldstandard von fortgeschrittenen

Koxarthrosen.

Inzwischen zéhlt der endoprothetische Huftgelenksersatz zu einem der haufigsten
durchgefuhrten Operationen weltweit (19-21). Schatzungen zufolge werden jahrlich weltweit
mehr als eine Millionen Hiftgelenksendoprothesen primér implantiert (22). Dies kommt

einem weltweiten Gesamtumsatz von ca. 620.000.000 US $ gleich (23).

Allein in Deutschland erfolgten 2015 laut Datenlage der OECD (Organisation for Economic
Co-operation and Development) knapp 300 primére Implantationen pro 100.000 Einwohner
(24). Dies deckt sich mit der Angabe der BARMER GEK aus dem Jahr 2010, die nach
Hochrechnung der erhobenen Daten von jahrlich insgesamt ca. 210.000 Erstimplantationen in
Deutschland ausgehen (25). Auch Giinther et al. (26) konnte durch Zusammenstellung von
Implantationsdaten aus verschiedenen L&ndern belegen, dass sich Deutschland im Bereich des
Huft- und Kniegelenksersatz im internationalen Vergleich im oberen Drittel der
Industrienationen befindet (Vgl. Abb.2).

Unter Berucksichtigung der Annahme einer im weiteren Zeitverlauf deutlichen Zunahme der
weitweiten Implantationszahlen (27-29), unterstreichen oben genannte Zahlen zweifellos die
enorme 6konomische und soziale Bedeutsamkeit der Huftgelenksendoprothetik und
verdeutlichen zugleich die in den né&chsten Jahrzehnten bevorstehenden,

gesundheitspolitischen und makrodkonomischen Herausforderungen.

Unter diesem Aspekt gewinnt die Fachkenntnis Gber die vielféltigen Prothesenkonzepte und

deren Anwendung an essenzieller Bedeutung.

Seite | 9



Anzahl der Implantationen kinstlicher Hiuftgelenke in ausgewéahlten OECD-Landern in
den Jahren 2011 bis 2015 (je 100.000 Einwohner)

Schweiz 292
Deutschland 283
Osterreich
Belgien il 246
Finnland e 242
Norwegen 243
Frankreich 236
Déanemark 52%7
Schweden 238
Niederlande
Luxemburg 1
USA %81
Australien 171
Vereinigtes Konigreich 8.
Tschechien
Slowenien 161
ltalien 166
OECD 161
Neuseeland 150
Estland B 112
Kanada 136
Island 185
Ungarn
Griechenland 152
Irland 127
Slowakel 105
Spanien 107
FPolen 85
Portugal 88
Israel 63
Korea 20
Torkei ﬁ
Chile 33

Mexiko

Qo Caco
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Anzahl je 100.000 Einwohner
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le Weitere Informationen:

D Weltweit: 2011 bis 2015

Abb. 2: Anzahl der Implantationen kiinstlicher Hiiftgelenke in ausgewahlten OECD Léndern in den
Jahren 2011 bis 2015 (je 100.000 Einwohner) (24)
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1.2.1 Aufbau einer Huftgelenks-Endoprothese

Heutzutage stehen Operateuren fur die operative Versorgung des Hiftgelenkes mit einer
Huftgelenks-Endoprothese eine Vielzahl an unterschiedlichen Implantaten zur Auswahl.
Allen gemeinsam ist die Zielsetzung einer grundsatzlichen Wiederherstellung der

urspringlichen Artikulationsverhaltnisse und Bewegungsablaufe des Huftgelenkes.

Im Grundsatz besteht eine Hiiftgelenks-Endoprothese aus vier Komponenten: dem
Huftpfannenimplantat, dem Huftkopf (auch Prothesenkopf), dem Pfanneneinsatz (sog. Inlay)
und dem Prothesenschaft (siehe Abb. 3). Letzteres wird im Rahmen der Operation nach
Resektion des kndchernen Huftkopfes am Schenkelhals in den proximalen
Oberschenkelmarkraum eingebracht und mit einem kinstlichen Huftkopf versehen. Nach der
Implantation des Huftpfannenimplantates in das kndcherne Becken wird das Inlay eingebracht

und bildet mit dem kommunizierenden Prothesenkopf die Gleitpaarung.

Hiftpfannenimplantat
Huftkopf

Inlay

Huftschaft

Hiftkopf + Inlay = Gleitpaarung

Abb. 3: Aufbau einer Hiftgelenks-Endoprothese (aus der Produktinformation Fa. Braun) (30)
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1.2.2 Verankerungskonzepte

Der dauerhafte Halt einer Prothese entsteht grundsatzlich durch Bildung einer strukturellen
und funktionellen Verbindung zwischen korpereigener Knochensubstanz und der
lasttragenden Prothesenoberflache (31). Dieser Vorgang wird auch als Osseointegration
bezeichnet. Die resultierende Stabilitat der Prothese in Bezug auf das Einwachsen
korpereigener Knochensubstanz wird Sekundérstabilitat genannt. Sie bildet die Grundlage fur
eine erfolgreiche Langlebigkeit der Prothese.

Es wird angenommen, dass die erfolgreiche Osseointegration von einer hohen, priméren
Implantatstabilitdt, der sog. Primérstabilitat abhangig ist. Bewirkt durch mechanische
Retention wahrend des Implantationsvorgangs, entsteht sie durch eine Kombination aus
Reibung, Klemmwirkung und Gewindegeometrie der eingebrachten Prothese (32). Sie stellt
das unmittelbar angestrebte Ziel der Prothesenimplantation dar und soll Uberflussige
Mikrobewegungen der Prothese im Anfangsstadium des Einheilungsprozesses, die bei

vermehrtem Auftreten zu einer unginstigen Protheseneinheilung fihren kénnen, verhindern.

Generell stehen fir die Prothesenverankerung unter Beachtung der obigen Begrifflichkeiten
zwei Prinzipien zur Verfugung. Die zementierte Verankerung basiert auf den Erkenntnissen
von Sir John Charnley und dessen Einfihrung des Knochenzements mit der Zielsetzung einer
formschlissigen Kraftiibertragung vom Prothesenstiel auf den Knochen (18, 23). Sie gilt
heutzutage als weltweit etabliertes und akzeptiertes Standardverfahren der endoprothetischen
Versorgung primar alteren Patienten. Der Vorteil erweist sich vor allem in der ausreichenden,
postoperativen Primarstabilitat und der damit einhergehenden friihzeitigen Mobilisierbarkeit
der Patienten (33, 34). Es liegen fur zementierte Prothesenschéfte exzellente
Langzeitergebnisse mit revisionsfreien Standzeiten von >90% nach 15-20 Jahren vor (35-38).
Bei Revisionsoperationen kann der Knochenzement jedoch operative Komplikationen und

unnotigen Knochensubstanzverlust verursachen (39).

Kontinuierlich auftretende Komplikationen bei zementierten Prothesenschéften veranlassten
im Laufe der Zeit neue Entwicklungen, mit dem Ziel einer dauerhaften, zementfreien
Prothesenverankerung (40). Das zementfreie Verankerungsprinzip greift auf das Prinzip der
Osseointegration zurlick. Als potenzielle VVorteile werden aufBer einer verkirzten
Operationsdauer, das verminderte Auftreten von intraoperativen Fettembolien, leichtere
Revisionsoperationen und das Ausbleiben von durch den Aushartungsprozess von

Knochenzement verursachten thermischen Gewebsschadigungen diskutiert (41).
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1.3 Hiftgelenksersatz bei jungen Patienten

Patienten im jungen und mittleren Alter (<55 Jahren) werden in naher Zukunft als Kohorte fir
die Hiftgelenksendoprothetik zunehmend an Bedeutung gewinnen (42). Statistischen
Aussagen zu Folge haben tber 20% der Patienten zum Zeitpunkt der Operation das
Lebensalter von 60 Jahren noch nicht erreicht (43). Auch der Anteil an Patienten im jungen
Alter in den Vereinigten Staaten hat in den letzten Jahren drastisch zugenommen und soll laut
Prognosen tber 50% aller einem priméren Hiftgelenksersatz zugefuhrten Patienten in 2030

ausmachen (44).

Es empfiehlt sich daher, die besonderen Anforderungen dieser Patientenkohorte néher in den
Blick zu nehmen und diese unabdinglich in den klinischen Alltag einzubeziehen. Denn nicht
nur ist der funktionelle Anspruch aufgrund erhohter korperlicher Aktivitat und
Leistungsfahigkeit an Implantate und Operateur hoher, die Beanspruchung der Implantate
unter Umsténden groRer, zudem stellt das aufgrund der langeren Lebenserwartung erhohte
Risiko einer Revisionsoperation besondere Anspriiche an l&ngere Standzeiten der Prothese
(45-47).

So stellten bereits Anfang der 80er Jahren hohe Raten an aseptischer Lockerung von
zementierten Schéften mit notwendiger Revisionsoperation (48-51) und schlechten
Ergebnissen bei jungen aktiven Patienten (52-54), die zementierte Verankerung in Frage (55)

und induzierten parallel die Weiterentwicklung des zementfreien Verankerungsprinzips.

Mittlerweile weisen unzementierte Prothesenschéafte Langzeitergebnisse mit revisionsfreien
Standzeiten von >95% (ber 10-15 Jahre auf (56-58). Merle et al. bestétigten mit einer breit
angelegten, systematischen Literaturanalyse von 19 eingeschlossenen Studien zu 16
verschiedenen zementfreien Schaftmodellen ebenfalls sehr gute Langzeitresultate und
attestierten die Vergleichbarkeit mit bekannten Resultaten zementierter Schéafte (41). Unter
Berucksichtigung der bereits erwadhnten, potenziellen Vorteile gegenuber konventionell
zementierten Schéften ist der mittlerweile vielerorts durchzogene Wechsel auf unzementierte

Implantate bei jlingeren Patienten mit guter Knochenqualitét nachvollziehbar.

1.3.1 Lockerungsproblematik

Bei unzementierten Prothesenschaften wird der Priméarstabilitat eine besondere Bedeutung
zugeschrieben. Ungeachtet von Prothesendesignvarianten ist das Ziel, durch eine erhéhte

Primarstabilitat mechanische Ruhe am Ubergang von Prothese zu Knochen (sog. Interface) zu

Seite | 13



generieren (23). Die Verhinderung Uberflissiger Relativbewegungen (Micromotions) am
Interface (59) gilt als Grundvoraussetzung einer stabilen Einheilung und kndcherne
Integration der Prothese (60-62). Gelingt dies nicht, so erwirkt die resultierende Instabilitat
mit hoher Wahrscheinlichkeit eine Lockerung der Prothese. Hierbei wird zwischen der Frih-

und Spétlockerung unterschieden.

Unter einer Frihlockerung werden im engeren Sinne jegliche Lockerungserscheinungen
innerhalb der ersten 5 Jahre nach Prothesenimplantation zusammengefasst (63).
Entscheidende Ursachen hierfir sind Instabilitat und Infektion (64). Andere Implantat
assoziierte Ursachen wie periprothetische Frakturen oder Ablésung der

Prothesenbeschichtung spielen ebenfalls eine Rolle (65, 66).

Bei der Spatlockerung erweist sich die aseptische Lockerung als bestimmende Hauptursache
(67-69). Sadoghi et al. konnten im Rahmen einer komplikations-basierten Analyse weltweiter
Prothesenregister feststellen, dass die aseptische Lockerung mehr als die Halfte aller
dokumentierten Revisionsoperationen von Hiftprothesen bedingt (70). Herberts und Malchau
gingen sogar von mehr als 70% aus (71).

1.3.2 Aseptische Lockerung

Es erscheint daher unabdingbar, die Ursachen der aseptischen Lockerung zu verstehen.
Bislang ist die Atiologie der aseptischen Lockerung jedoch weiterhin nicht ganzlich geklrt;
man nimmt eine multifaktorielle Genese an, die sich aus Interaktionen von mechanischen,
elektrochemischen und biologischen Prozessen zusammensetzt (72, 73). Besondere Faktoren,
die die aseptische Lockerung bedingen sollen, scheinen das patientenbezogene
Aktivitatsniveau (74), druckinduzierte Knochenresorption (75), Micromotions am Interface
(76) und kraftgebundene Knochenremodellierung zu sein. Unter Letzterem fallt die

Begrifflichkeit des sog. ,,Stress Shielding*.

Sie beschreibt einen kndchernen Umbauprozess, der aufgrund der unphysiologischen
Krafteinleitung durch das Implantat, zu Knochenverlust in Bereichen der Minderbelastung
und Knochenverdichtung und -verbreiterung in Bereichen der Mehrbelastung fuhrt (77). Die
Einfuhrung eines Prothesenschaftes, unabhangig ob zementiert oder nicht, fiihrt zwangslaufig
zur einer Reduktion der Kompressions-, Zug- und Schubkrafte am proximalen Femur und
bewirkt, bei distaler Schaftfixierung, eine Minderbelastung des proximalen Femuranteils und

kann daher proximalen Knochenverlust und distale Kompaktaverdichtung verursachen (78).
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Je dichter der Kontakt des distalen Anteils der Prothese zum Knochen, desto mehr ,,Stress

Shielding* tritt somit auf. Als eine der fiihrenden Ursachen bedingt dies unter anderem ein

Implantatversagen (79) und erfordert zumeist einen Revisionseingriff.

1.3.3 Revisionsoperation

Trotz mittlerweile zufriedenstellender Standzeiten von konventionellen Prothesenschéften,

nehmen die Zahlen der Wechseleingriffe am kiinstlichen Hiftgelenk in den letzten Jahren

stetig zu (80). Allein in den Vereinigten Staaten stellen sie knapp ein Viertel aller

Gelenkeingriffe dar (81); auch in Schweden wird von nahezu 20% Revisionen je 10.000

durchgefiihrten Primarimplantationen berichtet (82).

Auch in Deutschland sind Wechseleingriffe von Hiiftgelenksendoprothesen fester Bestandteil

des klinischen Alltags. So wurden laut des Jahresbericht des Endoprothesenregisters
Deutschland im Jahr 2016 ca. 15.000 Huftprothesen-Wechseleingriffe durchgefiihrt (83). Die

Griinde fir die Wechseleingriffe sind in der Abb. 4 angegeben.

Anteil (%)

Infektion 17,9
Lockerung 38,2
Pfanne 20,7
Schaft 12,8
Pfanne und Schaft 4,7
Osteolyse bei festem Implantat 0,9
Pfanne 0,4
Schaft 0,3
Pfanne und Schaft 0,2
Periprothetische Fraktur 10,7
Luxation 11039
Implantatverschlei3 75
Versagen einer Implantatkomponente 159
Implantatfehllage (Dislokation) 1,7
Progression der Arthrose 0,2
Zustand nach Prothesenentfernung 1,9
Andere Grinde 8,3

Alter
74

75
75
74
T
73
74
7215
70
79
76
74
72
73
75
73
73

m/w (%)

Abb. 4: Dokumentierte Begriindung fur den Folgeeingriff nach Huftprothesen-Erstversorgung in 2016

(aus EPRD, Jahresbericht 2016) (83)
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Wechseleingriffe sind meist mit erheblichen Schwierigkeiten verbunden. Sie sind technisch
anspruchsvoll, weisen eine hohe Komplikationsrate auf (79), sind kostenaufwendig (84) und
resultieren in der Regel in schlechten Zufriedenheitswerten der Patienten (85).

Betrachtet man die Tatsache, dass die durchschnittliche Lebenserwartung vieler Patienten, bei
denen eine primére Hiftgelenksendoprothese eingesetzt wird, 25 Jahre deutlich Uberschreitet,
so lasst sich die zweifelslose Relevanz der Thematik der Prothesenlockerung nachvollziehen
und legt die damit verbundene globale Nachfrage nach Implantaten, die eine maximierte
Tragféhigkeit aufweisen, nahe (79, 86).

1.4 Prinzip der Proximalen Verankerung

Dem allgemeinen Aufruf folgend, durch grolRe Anstrengungen in der Prothesenentwicklung
Revisionsraten kontinuierlich senken zu wollen (73), wurde in den letzten Jahren verstarkt der
Versuch unternommen, durch Entwicklung neuer Verankerungskonzepte die Bedingungen flr

Wechseleingriffe zu verbessern.

Ein grundlegender Ansatz war das metaphysare Verankerungsprinzip. Dies basierte auf der
Beobachtung, dass eine dichte metaphysare Passform einer Prothese zu einer verbesserten,

dem physiologischen Normwert néher entsprechenden Kraftlibertragung fiihrte (87).

Dem unabweisbaren Lebenszeitrisiko eines Wechseleingriffes vieler jungen Patienten
Rechnung tragend, war es daher das angestrebte Ziel, durch gréfitmoglichen Erhalt an
Knochensubstanz im Rahmen der Erstimplantation einem potenziellen im spateren
Lebensverlauf notwendigen Revisionsschaft nachfolgend geniigend Verankerungsflache zu

bieten. Dies schuf die Grundlage fir die Einfiihrung der Kurzschaftprothesen.

1.4.1 Kurzschaftprothesen

Kurzschaftprothesen zahlen zu den aussichtsreichsten Neuerungen auf dem Gebiet der
Hiftgelenksendoprothetik, deren Entwicklung auf dem Ziel einer im Vergleich zu
Standardprothesen knochenschonendere Implantation basiert und sich durch eine erhoffte

gleichwertige und empirisch tendenziell bessere Standfestigkeit auszeichnet (88).

Erstmalig wurde die Begrifflichkeit von Morrey 1989 im Rahmen der Einfihrung einer
Anfang der 80er Jahre von ihm an der Mayo-Klinik in den USA entwickelten

Kurzschaftprothese - der Mayo® geprégt und als neues Verankerungsprinzip beschrieben
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(89). So hat sich die Kurzschaftendoprothetik seither kontinuierlich weiterentwickelt und
gewinnt stetig an offenkundiger Bedeutung (90). Schatzungen zufolge stellen
Kurzschaftprothesen bislang allein in Deutschland 15-20% aller primér implantierten
Huftendoprothesen dar (91). Das Resultat der zunehmenden Popularitit war unter anderem
eine schier uniiberschaubare Anzahl an unterschiedlichen Prothesenmodellen verschiedener
Hersteller, mit jeweils unterschiedlichen Geometrien, Oberflachen und
Verankerungsphilosophien (siehe Abb. 5).

Schenkelhalserhaltend

¢ —_—
n N Ao,

Silent Spiron Cut
(DePuy) (K-Implant) (ESSKA)

Schenkelhalsteilerhaltend

e PN
{ \ ' / "ﬁ""""‘*& \ 2 A
L& \ -

MiniHip Aida CFP Optimys Alteon Nanos
(Corin) (Implantcast) (Link) (Mathys) (Exatech) (Smith & Nephew)

% o
fde 7 @\

Schenkelhalsresezierend

(|

-

-

GTS Mayo Proxima Fitmore Metha Minima Taperloc
(Biomet) (Zimmer) (DePuy) (Zimmer- (Aesculap) (Lima) (Biomed)
Biomet)

Abb. 5: Ubersicht iiber einen Teil der aktuell vorhandene Kurzschaftprothesen (90)

So l&sst sich nachvollziehen, dass nicht nur im Bereich der wissenschaftlichen Literatur,
sondern auch im klinischen Alltag, weiterhin eine inhomogene Einordnung von
Kurzschaftprothesen vorliegt (92) und verstandlicherweise Unsicherheiten bei den

Anwendern anfallen.
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Um dieser Tatsache gerecht zu werden, wurden in den letzten Jahren Versuche unternommen,
Kurzschaftprothesen einheitlich zu klassifizieren (93, 94). Feyen und Shimmin schlugen eine
Klassifikation vor, die vornehmlich die Lange des Prothesenschaftes und die Fixierung im
Schaft berticksichtigen sollte (78). Problematisch erwiesen sich jedoch Schaftdesigns, die
zwar aufgrund ihrer kurzen Lénge als Kurzschaftprothesen eingeordnet wurden, jedoch
aufgrund ihrer biomechanischen Eigenschaften eher den bisher bekannten

,»langeren Standardimplantaten zuzuschreiben waren.

Eine zweckmaligere Klassifikation anhand der Resektionsebene des Schenkelhalses, der sog.
Osteotomiehdhe wurde von Jerosch (95) eingefuihrt, spéter von Falez et al. (96) erneut
aufgegriffen. Diese unterscheidet zwischen schenkelhalsresezierenden, -erhaltenden und -
teilerhaltenden Kurzschaften und berticksichtigt vornehmlich die zugrundeliegende
Biomechanik und das Verankerungsprinzip des Implantats (97). So werden bis dato
grundsatzlich schenkelhalsteilerhaltende und schenkelhalsresezierende Systeme breitflachig

angewendet und haben sich zwischenzeitlich im klinischen Alltag bewahrt (90, 96).

Die verfolgte Zielsetzung, durch eine vermehrt physiologische Kraftverteilung im proximalen
Femur, ,,Stress Shielding* weitestgehend zu vermeiden, mehr Knochensubstanz flr eventuelle
Wechseleingriffe zu erhalten und durch die minimalinvasive Operationstechnik das
perioperative Risiko im Vergleich zu konventionellen Standardimplantaten zu senken (98—
101), wurden durch gute bis sehr gute kurz- und mittelfristige Ergebnisse (102—-105)
untermauert. Kurzschaftprothesen wiesen eine vergleichbare, teilweise sogar verbesserte
Standfestigkeit gegeniliber konventionellen Implantaten auf und bekraftigten ihren Einsatz als
validierte Alternative fur die endoprothetische Versorgung junger Patienten. Giardina et al.
(106) konnten dartiber hinaus 2018, im Rahmen einer retrospektiven, vergleichenden
Registerstudie von tiber 57.000 inkludierten, unzementierten Standard- und
Kurzschaftprothesen erste Langzeitdaten flr Kurzschaftprothesen aufweisen und

Uberlebensraten von >90% nach 15 Jahren darlegen.

1.4.2 Die Metha® Kurzschaftprothese

Die Metha® (Fa. Aesculap) gilt als ein Implantat, welches die Kriterien eines
knochensparenden Implantats mit proximaler, zementfreier Verankerung im Bereich der
Metaphyse vereint (siehe Abb. 6) (107). Sie wurde konzeptionell &hnlich auf der erfolgreichen
Basis einer der klassischen Kurzschaftprothesensysteme — der Mayo® entwickelt, die als eine

der ersten Kurzschaftprothesen friihzeitig sehr gute klinische Ergebnisse bat (108).
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Sortiment

Schulter
+ CCD-Winkel 120, 130, 135°
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« Fiihrung im Femurkanal « kein bilateraler Kontakt
« geringe sekundare Krafteinleitung * « keine distale Verankerung

Abb. 6: Konstruktive Merkmale der Metha Kurzschaftprothese (mit freundicher Genehmigung der Fa.
Aesculap) (90)

Anders als bei den zementfreien Standardprothesen besteht der Unterschied der Metha®
Kurzschaftprothese darin, dass ein zirkumferenziell geschlossener Schenkelhalsring nach der
Resektion des Huftkopfes, eine stabilere, insbesonders torsionsstabilere Implantatverankerung
erwirken soll (109).

Sie gleicht die Nachteile der Mayo®-Prothese, im Sinne einer fehlenden Beinlangen- und
Offsetanpassung, durch unterschiedliche CCD-Winkel aus (110). Zugleich zeigt sie eine
metaphysare Krafteinleitung und Verankerung (111, 112) und erreicht durch das keil-férmige
Schaftdesign und eine durchgehend osteoinduktive Prothesenbeschichtung eine hohe Primar-
und Sekundarstabilitat (113). Laut Herstellerangaben erfolgten seit ihrer Erstimplantation
2004 (114) bis 2010 bereits mehr als 30.000 Implantationen. Sie wurde 2008 als erste
europaische Kurzschaftprothese durch die US-amerikanische FDA (Food and Drug

Administration) zugelassen (43).

Die Metha® Kurzschaftprothese z&hlt bislang zu den meist verkauften

Kurzschaftprothesensystemen in Deutschland (115). Diese Tatsache basiert auf exzellenten
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Patientenzufriedenheitswerten (116) und mehreren Studien mit guten kurz- und mittelfristigen
Ergebnissen (117-119).

1.5 Zielsetzung der Studie

Die Hiiftgelenksendoprothethik bildet vor dem Hintergrund einer stetig alternden Gesellschaft
mit steigender Lebenserwartung und gleichzeitig wachsenden Erwartungen an Funktionalitét,
Belastbarkeit und Langlebigkeit von Implantaten ein herausragendes Beispiel, inwiefern
Fortschritte in Wissen, Forschung und Technologie die Lebensqualitat unzéhliger Menschen

verbessern kann.

Gleichzeitig bleibt es weiterhin unabdingbar, erreichte Zwischenerfolge durch kritische
Abwégung moglicher VVerbesserungsalternativen und differenzierte Bewertung
hervorgehender Fehler zu beurteilen, um den langfristigen Erfolg dieser wichtigen

medizinischen Errungenschaft zu gewahrleisten.

Die klinische und experimentelle Beurteilung stabilitatsbeeinflussender Faktoren gewinnt
daher in Bezug auf das noch heranwachsende Anwendungsgebiet der Kurzschaftprothesen an

enormer Bedeutsamkeit.

Aus diesem Grund verfolgt die vorliegende Arbeit priméar das Ziel, unter dynamischer
Belastung die Abhangigkeit der Primarstabilitat der Metha® Kurzschaftprothese von
gangigen, operationstechnischen Abweichungen (tiefe Resektionsebene des Schenkelhalses

und Undersizing) anhand von Micromotions zu beurteilen.

Hierzu werden 2 unterschiedlich dimensionierte Metha®-Kurzschaftprothesen in synthetische

Femora jeweils mit korrekter und zu tief angesetzter Resektionsebene implantiert.

AnschlieBend soll die Primarstabilitat unter dynamischer Belastung anhand von 3-
dimensionalen Micromotions mit einem bereits etablierten Untersuchungs-Aufbau ermittelt

werden.

Nachfolgend soll durch die ermittelten Messergebnisse eine Aussage uber das
biomechanische Verhalten der untersuchten Metha®-Kurzschaftprothese anhand der
Prothesenpassform und der Resektionsebene des Schenkelhalses ermdglicht werden.
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1. Material und Methode

11.1. METHA®-Kurzschaftprothese

Die Metha®-Kurzschaftprothese (Aesculap AG, siehe Abb. 1) z&hlt zu der Gruppe der
zementfreien, metaphyséar verankerten Huftgelenksendoprothesen der neueren Generation. Sie
wird aus einer Titan-Schmiedelegierung (ISOTAN ®F Ti6Al4V gemal 1SO 5832-3)
hergestellt und wird im proximalem Schaftbereich zusétzlich zur mikroporésen Plasmapore®

Oberflache mit einer 20pm dinnen Kalziumphosphatschicht (uCaP) versehen (siehe Abb.2).

Das modulare Ausfiihrungsprinzip mit verschiedenen Konusadaptern erwies sich als
Besonderheit der Metha®-Kurzschaftprothese zum Zeitpunkt der Markteinfiihrung. Ebenfalls
aus der gleichen Titan-Schmiedelegierung (ISOTAN ®F Ti6Al4V) hergestellte modulare
Koni mit jeweils 130°, 135° und 140° CCD-Winkel in 7° Anteversion, 0° und 7° Retroversion
waren verfligbar und ergaben somit 9 unterschiedliche Konusvarianten. Diese Entkoppelung
von Prothesenschaft und -kopf schuf eine groitmaogliche Variabilitéat in verfugbaren
Prothesenausrichtungen und sollte damit eine individuellere Anpassung an den einzelnen
Patienten ermdglichen. Aufgrund von mehrfach dokumentierten Konusbriichen im Bereich
des Ubergangs vom Konus zum Schaft im Laufe der Markteinfiihrung (120, 121), wurde das
modulare System gegen eine Monoblocksystem mit verschiedenen CCD Winkeln

ausgetauscht.

In den durchgefihrten Versuchen wurden die Prothesen der GroRe 2 und 3 in kiinstliche
Femora implantiert und mit einem, zum Zeitpunkt der Versuche noch verfiigbaren, Konus mit
135° CCD Winkel bei 0° Ante-/Retroversion bestlickt.

Abb. 1: Metha®-Kurzschaftprothese Abb. 2: Plasmapore® - Seite | 21
CaP-Beschichtung



11.2 Das Implantationsmedium

In der Regel werden fir in vitro Bestimmungen der Primarstabilitat von
Huftgelenksendoprothesen humane Leichenfemora und synthetisch hergestellte Femora

verwendet.

Humane Leichenfemora unterliegen untereinander meist grof3er interindividueller, qualitativer
Schwankungen aufgrund von Alter, Geschlecht, Vorerkrankungen etc. Daher eigenen sich
diese in der Regel weniger fur in vitro Studien, die ein hohes Mal} an Einheitlichkeit fordern.

Synthetische Femora entsprechen in ihren mechanischen Eigenschaften und Dimensionen
menschlichen Femora und weisen eine verbesserte Einheitlichkeit in deren Eigenschaften
untereinander auf als Leichenfemora (122). Ihre Anwendung wurde in vielen in vitro Studien

zur Stabilitatsbestimmung bereits dokumentiert (123-126).

Daher wurden fir die Untersuchungen synthetische Femora (#3306, Large, Sawbones Pacific

Research Laboratories, USA) verwendet.

Diese werden in deren Zusammensetzung in Kortikalis und Spongiosa unterschieden.
Wahrend die Kortikalis aus einem Gemisch aus Epoxid-Harz und Fiberglas hergestellt wird,

wird die Spongiosa durch einen starren Polyurethan-Schaum imitiert.

11.3 Implantation

Das Implantieren der Prothesen erfolgte durch den gleichen Operateur (PD Dr. med. Florian
Schmidutz) nach MaRgaben des Prothesenherstellers unter konventionell radiologischer
Durchleuchtung in der Klinik und Poliklinik fur Orthopédie, Campus GrofZhadern,

Universitatklinikum der Ludwig-Maximilians-Universitat in Miinchen.

Fur die GrolRenplanung der Metha® Kurzschaftprothese wurden Rontgenschablonen des
Herstellers im MaRstab 1.15:1 verwendet. Hierbei wurde darauf geachtet, neben der
Ausfillung des Schenkelhalsbereiches auch eine tragféahige Abstltzung am Kalkar und eine
flachige Anlage des Schaftendes an der lateralen Kortikalis zu erreichen (127) (vgl. Abb. 3
und 4).

Die Resektionsebene wurde auf 10 mm (iber dem Ubergang des Trochanter Major zum
Schenkelhals festgelegt und in 50° zur Femurlangsachse vorgenommen. Um die Stabilitat der
Prothesenverankerung nicht durch eine zu tiefe Resektionsebene zu gefahrden, wurde darauf

geachtet, einen geschlossenen kortikalen Ring des Schenkelhalses zu erhalten.
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Es wurde die ProthesengrofRe 3 als optimal passende Prothesengrolie fir die 0.g synthetischen

Femora ausgewahlt. Als zu kleine Prothese wurde die Prothesengrofie 2 ausgewahilt.

Abb. 3: Prothesengréfe 3, Abb. 4: Prothesengrolie 3,

Frontalansicht Sagittalansicht

11.4 Versuchsdurchfiihrung
I1.4.a Vorbereitung des Untersuchungsmaterials

Vor Beginn der dynamischen Belastung, wurde zunachst das Untersuchungsmaterial
kategorisiert und vorbereitet. Hierzu wurden insgesamt 24 identische, kiinstliche Femora in

jeweils 4 Untergruppen, bestehend aus je 6 Femora unterteilt.
Diese waren:

1. Gruppe 3+: Optimale Prothesengrofe, optimale Resektionsebene
2. Gruppe 3-: Optimale Prothesengrolie, zu tiefe Resektionsebene
3. Gruppe 2+: Zu kleine Prothesengrofe, optimale Resektionsebene
4

. Gruppe 2-: Zu kleine Prothesengrolie, zu tiefe Resektionsebene

Fur die Bemessung der Bewegung des Knochens wurden zur Erhéhung der
Verankerungsstabilitat, an vorher festgelegten Messpunkten, Bohrlécher mit Schraubgewinde
mit jeweils 3mm Durchmesser in die Kortikalis gebohrt. In diese wurde ein, an einem Ende
ebenfalls mit einem Schraubgewinde versehener Metallstift von 3mm Durchmesser

eingeschraubt (siehe Abb. 5.a).
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Um die Prothesenbewegung zu bemessen, wurden die zuvor angefertigten Bohrlocher kortikal
bis zur Oberflache der Prothese vertieft und gleichzeitig auf einen Durchmesser von 6mm
erweitert. Der Metallstift wurde daraufhin in die daftr vorgesehenen und ebenfalls mit

Schraubgewinde versehenen Bohrldcher der Prothese befestigt (vgl. Abb. 5.b).

proximal proximal

Metallstift

Metallstift

Corticalis Corticalis

Spongiosa Stabilit Spongiosa Stabilit

Prothese Prothese

distal distal
Abb. 5a: Schema Kunstknochen mit Abb. 5b: Schema Kunstknochen mit
kortikal eingeschraubtem Metallstift in die Prothese eingeschraubtem
Metallstift

Die mit der Prothese bestiickten Kunstfemora wurden anschlieRend zur VVorbereitung der
Bewegungsmessung 20cm unterhalb des Trochanter minor reseziert und in einen Aluminium
Kdcher eingebettet (vgl. Abb. 6). Hierzu wurde kalt-polemisierender Kunststoff Technovit®
3040 (Fa. Heraeus Kulzer GmbH) verwendet.

Der Aluminium-Kaocher ist 8 cm breit und besitzt einen nach untern schmalverlaufenden
Innenkonus mit jeweils 7,4 / 6,6 cm Durchmesser an der Ober-/Unterkante des Kdchers und
wird mit einer zusatzlichen Grundplatte versehen, die es ermdglicht, diesen auf den Sockel
der Belastungsmaschine (Schenck Hydropuls® MHF Serie 56) durch Schraubgewinde zu
befestigen. Ahnliche Kécher zur Einbettung wurden im Vorfeld in zahlreichen Studien zur

Primadrstabilitdtsuntersuchung eingesetzt (128-130).
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Abb. 6: Kunstknochen mit eingebrachter Metha®-Kurzschaftprothese, eingebettet im Metallkcher.
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Die Grundlagen der umfangreichen Studien von Bergmann, Graichen und Rohlmann bieten
die Basis fir die femorale Ausrichtung im Kécher (131). Um eine Maximierung der
einwirkenden Kraft auf den Prothesenkopf zu ermdglichen, wurden die Femora 16° zur

Femurlangsachse und in einem Antetorsionswinkel von 9° eingebettet (siehe Abb. 7a und 7b).

Zur Uberpriifung der korrekten Ausrichtung wurde hierzu ein digitales Winkelmessgerat
verwendet (Bosch Winkelmesser PAM 220).

Abb. 7a: Antetorsionswinkel von 9° Abb. 7b: Femurachsenwinkel von 16°

11.4.b Messpunkte

Messungen der Micromotions an der Metha®-Kurzschaftprothese erfolgten an 6 Messpunkten
(MP): 3 davon in der Frontalebene, 3 in der Sagittalebene (siehe Abb. 8).

« MP 1: mediale Resektionsgrenze des Schenkelhalses,

* MP 2: ventrale Resektionsgrenze des Schenkelhalses,

* MP 3: 3cm distal von Messpunkt 2, im weiteren Verlauf des Prothesenschafts
« MP 4: an der lateralen Prothesenbegrenzung, gleichauf wie Messpunkt 3,

* MP 5: ventrale Prothesenspitze, 5cm unterhalb von Messpunkt 3,

» MP 6: laterale Prothesenspitze, 5cm unterhalb von Messpunkt 4.
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Abb. 8: Die Anordnung der 6 Prothesen-Messpunkte

Vor Implantation der Prothese wurden zun&chst die Micromotions des synthetischen Femurs
unter dynamischer Belastung anhand von 6 Messpunkten (MP) (siehe Abb. 9), in Anlehnung
an 0.g Messpunkte der Prothese bestimmt, um die elastische Verformung des synthetischen

Knochens durch die implantierte Metha®-Kurzschaftprothese zu quantifizieren.
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Abb. 9: Anordnung aller 6 Knochen-Messpunkte

11.4.c Messvorrichtung

Die Arbeiten von Gortz et al. (132) bildeten die Grundlage flr den Aufbau der
Messvorrichtung dieser Arbeit. Diese wurde in modifizierter Form bereits in VVorstudien

getestet (129, 133).

Die 3-dimensionale Erfassung der Micromotions in 6 Freiheitsgraden erfolgte durch 6
Wegeaufnehmer (HBM Weta 1/2mm, Hottinger Baldwin Messtechnik GmbH, Darmstadt).
Diese wurden in einen 6 x 6 x 6cm messenden Aluminium Quader in 3-2-1 Konfiguration

eingelassen (siehe Abb. 10).
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Abb. 10: 6 x 6 x 6cm messender Aluminium Quader mit eingelassenen Wegeaufnehmern

Drei Wegeaufnehmer (S1, S2, S3) bilden die XY Ebene, zwei (S4, S5) die XZ Ebene und eine
(S6) die YZ Ebene (siehe Abb. 11).

Messwdirfel

Kubus
S6

Messpunkt

Abb. 11: Lage der Wegeaufnehmer und des Messwiirfels in dem Aluminium Quader modifiziert nach
Gortz et al. (132)
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Als Ubertragungselement fungiert ein 3 x 2 x 3cm messender Messwiirfel, der an die
Metallstifte mit Schraubgewinde rigide befestigt werden kann. Die Metallstifte tbertragen die
Micromotions des Knochens bzw. der Prothese an den Messwiirfel. Die Micromotions des
Ubertragungselement werden von den 6 Wegeaufnehmern mit einer Genauigkeit von +/- 0,1

pm registriert.

Der 6 x 6 x 6cm messende Aluminium Quader mit eingelassenen Wegeaufnehmern wurde an
einem hohenverstellbaren Fixierungstab am Grundsockel der Belastungsmaschine (Schenck
Hydropuls® MHF Serie 56) durch ein Schraubgewinde festmontiert. Es entsteht somit ein
ortsfestes Koordinatensystem, das unabhangig von entstandenen Deformationen des

Knochens die Mikrobewegungen misst (siehe Abb. 12).

Ein siebter Wegeaufnehmer (Master LVDT, Hottinger Baldwin Messtechnik GmbH,
Darmstadt) wird ortsfest am Sockel der Prifmaschine befestigt, um die synchronisierte

Aufnahme der Messwerte zeitgleich mit der Belastung der Prifmaschine zu gewahrleisten.

2 AR

/

Grundsockel

u{
:é{’ d

Fmemngsstab

Abb. 12: Versuchsaufbau
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11.4.d Parameter fur die dynamische Belastungsprifung

Die fur die dynamische Belastungsprifung gewahlten Parameter orientieren sich an in vivo
Messergebnissen eines auf ebenen Untergrund laufenden Patienten mit durchschnittlich 70 kg
Korpergewicht (131).

Bei einem medialen Winkel vom 16° und einem lateralen Winkel von 9°, erreichen die
Maximalwerte der Krafteinwirkung auf den Prothesenkopf das 2,5-fache und die
Minimalwerte das 0,5-fache des Korpergewichts. Dies wirde unter Annahme des 0.9

Durchschnittsgewichtes von 70 kg einer Belastung von 300 bis 1700 Newton gleichkommen.

Diese Parameter wurden bereits im Vorfeld bei ahnlichen biomechanischen

Versuchsaufbauten im gleichen Institut verwendet (129, 134).

Alle Zyklen der dynamischen Belastungspriifung wurden mit einer sinusoiden Frequenz von 1
Hz durchgefuhrt.

Es wurden 30 Belastungszyklen fur jeden Messpunkt, sowohl im Bereich der Prothese als
auch am Knochen, festgelegt. Jede Prothese wurde vor Beginn der Messreihe fur 10 Minuten
(600 Belastungszyklen) vorbelastet, um das korrekte Setzen der Prothese zu gewahrleisten.

11.4.e Messung der Micromotions

Alle Messungen wurden mit einem Standard 32mm Aufsteckkopf und einem 135° Konus bei
0° Ante-/Retroversion durchgefuhrt. Die dynamische Belastung auf den Prothesenkopf wurde
durch eine auf den Krafterzeuger der Prifmaschine aufmontierte, passende Hiftpfanne

ubertragen. Diese war ber ein in zwei Ebenen frei bewegliches Gleitlager am Krafterzeuger

befestigt, um mogliche Scherkréfte wahrend der dynamischen Belastung zur vermeiden.

Die vorbereiteten und im dafur vorgesehenen Kdcher eingebetteten Knochen wurden auf dem
Grundsockel der Priifmaschine befestigt. Das Ubertragungselement mit dem 3 x 2 x 3 cm
messenden Messwirfel wurde dann mit dem Schraubgewinde am anderen Ende des
Metallstiftes am entsprechenden Messpunkt des Knochens bzw. der Prothese eingeschraubt.
AnschlieBend wurde die Messeinheit mit dem 6 x 6 X 6 cm messenden grof3en Quader
mitsamt den eingelassenen Wegeaufnehmern manuell auf den entsprechenden Messpunkt

ausgerichtet.

Die Registrierung der Messwerte wurde durch ein, an die 6 Wegeaufnehmer angeschlossenen

Spider 8 Messverstéarker (Hottinger Baldwin Messtechnik GmbH, Darmstadt) gewéhrleistet.
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AnschlieBend wurden die Messwerte an eine Messdatenerfassungssoftware (Catman 4.0

Release 2, Hottinger Baldwin Messtechnik GmbH, Darmstadt) Gibermittelt.

Zur Eingrenzung des Streuungsbereich wurden an jedem Messpunkt 3 Messungen

durchgefuhrt und der Mittelwert aller 3 Messungen notiert.

11.5 Datenauswertung

Fur die Berechnung der der 3-dimensionalen Micromotions wurden die Formeln von Gortz et
al. (132) zugrunde gelegt. Als Referenzsystem wird, das durch die 3 Ebenen des kleinen
Messwirfel definierte Koordinatensystem, verwendet. Hierbei definiert die X-Achse die
medial-laterale Ausrichtung, die Y-Achse die anterior-posteriore Ausrichtung und die Z-
Achse die proximal-distale Ausrichtung. Die Micromotions werden als die Vektorensumme
der Translationsvektoren entlang der 3 definierten Achsen verstanden. Diese wurden mit
einem, auf den von Gortz et al. verwendeten Formeln basierendes, Software Programm in
MATLAB (MathWorks, USA, Version R2013a.) berechnet.

11.6 Statistische Auswertung

Die erhobenen Daten wurden mit dem statistischen Programmpaket SPSS Statistics (Version
26.0 fir Microsoft Windows, SPSS Inc., Chicago, IL, USA) analysiert. Deskriptive Daten
wurden auf relative und absolute H&ufigkeit, Median, Mittelwert und Standardabweichung
errechnet und mittels Boxplots dargestellt. Die Mittelwerte der Micromotions an allen 6
Messpunkten, unterteilt in 4 untersuchte Gruppen wurden ermittelt und mittels Mauchly-Test
auf Sphdarizitdt und mittels Levene Test auf Varianzhomogenitdt tberprift. Mit einem
zweifaktoriellen ANOVA-Test wurde anschliefend der Zusammenhang zwischen den
operationsspezifischen Variablen (Prothesengrofie und Resektionsebene) und der ermittelten
Micromotions Gberprift. Fir alle eingesetzten statistischen Tests wurde der Wert 0.05 als

Signifikanzniveau verwendet.
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I11. Ergebnisse

Tabelle 1 stellt die 4 untersuchten Gruppen in kurzer Ubersicht dar.

Gruppe | ProthesengroRe bzw. Resektionsebene bzw. Anzahl der
Passform Osteotomiehdhe Exemplare

3+ Optimal (GroRe 3) Optimal 6

3- Optimal (GroRe 3) Zu tief 6

2+ Zu Kklein (GroRe 2) Optimal 6

2- Zu Klein (GroRe 2) Zu tief 6

Tab. 1: Die 4 untersuchten Gruppen.

111.1 Micromotions der einzelnen Gruppen

Hierzu wurden fiir jede der 4 untersuchten Gruppen die Mittelwerte aller fir jeden Messpunkt

ermittelten Micromotions in um von jeweils 6 Messexemplaren im Boxplot dargestellt.

I11.1.a. Gruppe 3+: Optimale ProthesengroRle, optimale Resektionsebene

Optimale Prothesengréfle, optimale Resektionsebene
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Abbildung 1: Micromotions in um der einzelnen Messpunkte der Gruppe 3+
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111.1.b Gruppe 3-: Optimale Prothesengrolie, tiefe Resektionsebene

Optimale Prothesengrofe, tiefe Resektionsebene

150

o
o

. ' 1

MP1 MP2 MP3 MP4

Mikrometer .

-
w

S0

25

MP5 MP6

Abbildung 2: Micromotions in um der einzelnen Messpunkte der Gruppe 3-

I11.1.c Gruppe 2+: Zu kleine ProthesengroRe, optimale Resektionsebene

Zu kleine Prothesengréfle, optimale Resektionsebene
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Abbildung 3: Micromotions in um der einzelnen Messpunkte der Gruppe 2+
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111.1.d Gruppe 2-: Zu Kleine Prothesengrolie, tiefe Resektionsebene

Zu kleine ProthesengroRle, tiefe Resektionsebene
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Abbildung 4: Micromotions in um der einzelnen Messpunkte der Gruppe 2-

111.2 Ergebnisse der 3-dimensionalen Messung der Micromotions der einzelnen

Messpunkte

Hierzu wurden fiir jeden der 6 Messpunkte die Mittelwerte aller fur diesen Messpunkt

ermittelten Micromotions in um in Bezug auf die 4 untersuchten Gruppen im Boxplot

dargestellt.
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111.2.a Messpunkt 1

Passform

zu klein

optimal
Osteotomiehdhe

Osteotomiehdhe

optimal zu tief optimal zu tief
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Abbildung 5: Micromotions in um aller 4 Gruppen am Messpunkt 1

111.2.b Messpunkt 2

Passform
zu klein

optimal
Osteotomiehdhe Osteotomiehdhe

optimal zu tief optimal zu tief
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Abbildung 6: Micromotions in um aller 4 Gruppen am Messpunkt 2
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111.2.c Messpunkt 3

Passform
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Abbildung 7: Micromotions in um aller 4 Gruppen am Messpunkt 3

111.2.d Messpunkt 4

Passform
optimal zu klein
Osteotomiehdéhe Osteotomiehdhe
optimal zu tief optimal zu tief
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Abbildung 8: Micromotions in um aller 4 Gruppen am Messpunkt 4
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111.2.e Messpunkt 5

Passform
optimal zu klein
Osteotomiehdéhe Osteotomiehdhe
optimal zu tief optimal zu tief
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Abbildung 9: Micromotions in um aller 4 Gruppen am Messpunkt 5
111.2.f Messpunkt 6
Passform
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Abbildung 10: Micromotions in um aller 4 Gruppen am Messpunkt 6
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111.3 Zusammenstellung der Ergebnisse aller Gruppen
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Abbildung 11: Micromotions in um aller 6 Messpunkte von allen 4 Messgruppen

Zur verbesserten Veranschaulichung wurden zusétzlich die Mittelwerte der ermittelten

Micromotions fur alle 6 Messpunkte fir alle 4 untersuchten Gruppen als Liniendiagram

graphisch in der Abb. 12 dargestellt.

Mittelwert der Micromotions in um

200
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75

Messpunkt

Gruppe

Abbildung 12: Mittelwerte der Micromotions in um aller 6 Messpunkte von allen 4 Messgruppen
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111.4 Varianzanalyse mit Gruppenzugehorigkeit und Messpunkt als Einflussvariable

Die ermittelten Micromotion-Werte an allen 6 Messpunkten, unterteilt in 4 untersuchte
Gruppen wurden zundchst auf Spharizitat getestet. Diese lag bei nicht signifikanten Mauchly
Test (p=0.215) vor.

Zusétzlich wurde von einer Varianzhomogenitat bei nicht signifikanten Levene Test

ausgegangen. Die Grundbedingungen eines ANOVA Test wurden somit erfillt.

Im Rahmen der folgenden Varianzanalyse konnten teilweise hochsignifikante Unterschiede
der ermittelten Micromotions zwischen den einzelnen Gruppen (p<0.001) (siehe Tab. 2) und
zwischen den 6 Messpunkten (p<0.001) (siehe Tab. 3) nachgewiesen werden. Besonders die
Gruppe 2- (zu kleine ProthesengroRe, zu steile Resektionsebene) weist durchgehend

signifikante Unterschiede zu allen anderen Gruppen auf.

Zusétzlich konnte auch eine signifikante Interaktion zwischen dem einzelnen Messpunkt und
der dazugehdrigen Gruppen (p=0.032) nachgewiesen werden. Es konnte statistisch belegt
werden, dass sich die fir jeden Messpunkt ermittelten Micromotions in Bezug auf die

verschiedenen Gruppen ungleich verandern.

Der paarweise Vergleich der Gruppen wird in folgender Tabelle 2 dargestellt:

Gruppe Im Vgl. zu Gruppe Mittlere Differenz Sig. (p=)
3+ 3- 18,31* 0,03
2+ 2,03 0,98
2- -38,97* <0,01
3- 3+ -18,31* 0,03
2+ -16,28 0,07
2- -57,28* <0,01
2+ 3+ -2,03 0,98
3- 16,28 0,07
2- -41,00* <0,01
2- 3+ 38,97* <0,01
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2+

57,28*

41,00*

<0,01

<0,01

Tab. 2: Paarweiser Vergleich der 4 Messgruppen miteinander

*. Die mittlere Differenz ist auf dem Signifikanzniveau von 0,05 signifikant

Der paarweise Vergleich der Messpunkte wird in folgender Tabelle 3 dargestellt:

Messpunkt Im Vgl. zu Messpunkt Mittlere Differenz Sig. (p=)
1 2 40,20* <0,01
3 31,37* <0,01
4 7,37 1,00
5 -6,41 1,00
6 -22,25 0,21
2 1 -40,20* <0,01
3 -8,83 1,00
4 -32,83* <0,01
5 -46,62* <0,01
6 -62,46* <0,01
3 1 -31,37* <0,01
2 8,83 1,00
4 -24,00* 0,01
5 -37,79* <0,01
6 -53,62* <0,01
4 1 -7,37 1,00
2 32,83* <0,01
3 24,00* 0,01
5 -13,79 1,00
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6 -29,62* <0,01
5 1 6,42 1,00
2 46,62* <0,01
3 37,79* <0,01
4 13,79 1,00
6 -15,83 0,12
6 1 22,25 0,21
2 62,46* <0,01
3 53,62* <0,01
4 29,62* <0,01
5 15,83 0,12

Tab. 3: Paarweiser Vergleich der 6 Messpunkte miteinander

*. Die mittlere Differenz ist auf dem Signifikanzniveau von 0,05 signifikant

I11.5 Statistische Beurteilung der untersuchten Faktoren (Prothesengréf3e und

Resektionsebene)

Im Rahmen der Varianzanalyse der errechneten Micromotions mit ProthesengréRRe und

Resektionsebene als Einflussfaktoren konnte ebenfalls ein hochsignifikanter Unterschied

zwischen den einzelnen Messpunkten (p<0,01) nachgewiesen werden.

Die Abhéngigkeit der errechneten Mittelwerte der Micromotions aller 6 Messpunkte von der

Prothesengrofie von allen verwendeten Messexemplaren wird in der Abb. 13 dargestellt.
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Abbildung 13: Abhangigkeit der errechneten Mittelwerte der Micromotions in um an allen 6

Messpunkten von der Prothesengrofle

Die Interaktion zwischen Messpunkt und ProthesengréfRRe, d.h die ungleiche Veranderung der
Micromotions bei beiden Prothesengrofien war statistisch signifikant (p<0,01). Zuséatzlich
konnte ein signifikanter Unterschied zwischen den ProthesengréRen (p<0,01) nachgewiesen

werden.
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Die Abhangigkeit der errechneten Mittelwerte der Micromotions in um an allen 6
Messpunkten von der Resektionsebene von allen verwendeten Messexemplare wird in der
Abb. 14 dargestellt.

Resektionsebene

== Optimal
o 70U tief

160

Mittelwert der Micromotions in pm
3
o

=1}
o

Messpunkt

Abbildung 14: Abhangigkeit der errechneten Mittelwerte der Micromotions in um an allen 6

Messpunkten von der Resektionsebene

Die Interaktion zwischen Messpunkt und Resektionseben, d.h die ungleiche Veranderung der
Micromotions bei verschiedenen Resektionseben war statistisch nicht signifikant (p=0,27). Es
konnte jedoch ein signifikanter Unterschied zwischen den Resektionsebenen (p=0,018)

nachgewiesen werden.
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Die Interaktion der Mittelwerte der Micromotions in um zwischen Resektionsebene und

Prothesengrofie wird in der Abb. 15 dargestellt.
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Resektionsebene

Abbildung 15: Interaktion der Mittelwerte der Micromotions in um zwischen Resektionsebene und

ProthesengrofRe

Die Interaktion zwischen Resektionsebene und Prothesengrolie war statistisch hochsignifikant
(p<0,01). Wéhrend der Mittelwert der Micromotions bei optimaler Resektionseben keine
Beeinflussung durch die ProthesengroRe aufweist, so ergeben sich bei zu tiefer
Resektionsebene und gleichzeitig zu kleiner Prothesengrdfe wesentlich hdhere Micromotions.
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V. Diskussion

V.1 Fazit/Kurze Zusammenfassung

Das grundlegende Ziel dieser Arbeit war es, die Primarstabilitat der Metha®-
Kurzschaftprothese in vitro unter dynamischer Belastung anhand der Bemessung der
Mikrobewegungen am Interface, sog. Micromotions zu bestimmen. Eine gesonderte
Betrachtung der Micromotions in Abhangigkeit der ProthesengrofRe und der Resektionsebene
des Schenkelhalses sollte mogliche Riickschlisse auf das biomechanische Verhalten und die

Leistungsgrenzen der Prothese ermdglichen.

Der biomechanische Aufbau wurde in Anlehnung an vorangegangene Studien am gleichen
Institut zur experimentellen Bestimmung von Micromotions von Hiiftgelenksendoprothesen
hinsichtlich der Fixierung und Stabilitit des Ubertragungselement, der anatomisch
annahernden Kraftlibertragung tber eine kommunizierende kiinstliche Hiftpfanne und der
Verringerung der Tragheit der Messeinheit durch eine separate Anordnung zum untersuchten

Kunstknochen verandert.

Zwei unterschiedlich dimensionierte Metha®-Kurzschaftprothesen wurden in synthetische
Femora jeweils mit korrekter und zu tiefer Resektionsebene implantiert und dynamisch
belastet (300-1700N).

Bei einzelner Auspragung einer zu kleinen Prothesenpassform oder tiefer Resektionsebene
zeigten sich die Mittelwerte der Micromotios an nahezu allen Messpunkten unter dem
kritischen Wert von 150um. Bei optimaler Passform und Resektionsebene blieben die
Mittelwerte der Micromotions an allen Messpunkten unter diesem Wert. Lediglich bei
kombiniertem Auftreten von Undersizing und tiefen Resektionsebene tberschritten die
meisten Messwerte die Grenze von 150um. Die hochsten Micromotions konnten hierbei am

distalen Schaftende ermittelt werden.

Die erhobenen Daten identifizierten eine zu kleine Passform einer zementfreien
Kurzschaftprothese (sog. ,,Undersizing*) und eine zu tief angelegte Resektionsebene des
Schenkelhalses beim Implantationsvorgang des Prothesenschafts als Risikofaktoren fur eine

frihzeitige Lockerung und das Einsinken der Prothese.
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1.2 Diskussion der Methoden

Wie bereits in der Einfihrung erwéhnt, weisen Lockerung von Prothesen schwerwiegende
Folgen fir die betroffenen Patienten in Hinblick auf Funktionalitat und Lebensqualitét auf.
Der qualitativen Beurteilung der Stabilitat einer Prothese wird daher eine besonders hohe
Bedeutung zugesprochen. Neben den Aussagen Klinischer Verlaufsstudien haben sich
insbesondere biomechanische bzw. experimentelle Studienansétze als wichtiges Fundament in

der Entwicklung und Verlaufsbeobachtung vieler Prothesenkonzepte bewahrt.

So haben sich biomechanische Belastungsversuche zur Bestimmung der Primarstabilitat,

vornehmlich die Bestimmung der ,,Micromotions* jiingst als verlassliche Methode etabliert.

1VV.2.1 Micromotion als Stabilitatsindikator

Micromotions wurden 1994 von Goodmann (135) beschrieben als “kleine Bewegungen
zwischen einer Prothese (unabhéngig ob zementiert oder unzementiert) und dem umgebenden

Knochen, die mit konventionell radiologischen Methoden nicht detektierbar sind.*

Sie werden als kleine Relativbewegungen im pum Bereich am Ubergang von Prothese zu
Knochen (sog. Interface) verstanden und gelten als Indikator der Primdrstabilitat (136). Sie
treten physiologisch bei unzementierten Hiiftprothesen, die radiographisch als stabil gelten, in

minimaler Auspragung auf (137).

Dennoch gilt eine Minimierung Gberschussiger Micromotions als notwendige Voraussetzung

einer gelungenen Osseointegration einer Prothese (59).

Aktuell wird anhand der vorliegenden Literatur der kritische Grenzwert mit unter 150um fir

eine erfolgreiche Osseointegration angegeben (90, 138-140).

Ein Uberschreiten der Micromotions flihrt vermutlich zu einer lokalen Entziindungsreaktion
mit Bildung einer Synovia-ahnlichen Membran am Interface (141). Die resultierende
Freisetzung an elektrochemischen Stoffen bewirkt konsekutiv eine weitere Knochenresorption
im umliegenden Knochengewebe und unterhalt durch einen kontinuierlichen Anstieg der
Micromotions am Interface eine zunehmende Instabilitat der Prothese (72). Dieser Vorgang
gilt als eine der Hauptursachen der aseptischen Lockerung. Ungeachtet der mittlerweile
angenommenen multifaktoriellen Genese derselben, scheint das Auftreten einer aseptischen

Lockerung ohne Auftreten von erhéhten Micromotions am Interface unwahrscheinlich (73).
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So haben Tierversuche (135, 142) und klinische RSA Studien (143, 144) gezeigt, dass erhthte
Micromotions die Stabilitat eines Implantats negativ beeinflussen.

Als Goldstandard der Bestimmung von Micromotion in vivo gilt die RSA
(Radiostereometrische Analyse) (145). Sie gilt als bedeutsames diagnostisches und
prognostisches Werkzeug fur die Beurteilung der Stabilitat von Gelenkimplantaten (146).
Nachteilig erweist sich die RSA hinsichtlich der friihzeitigen Erkennung von
Lockerungserscheinungen jedoch in dem Aspekt, dass Verédnderungen erst detektiert werden

konnen, sofern die Osseointegration der Prothese ausbleibt (73).

Die Uberpriifung der Stabilitit anhand von dynamischen Belastungsversuchen bietet im
Vergleich dazu eine verbesserte Praktikabilitat in Bezug auf Bestimmung der klinischen
Eignung einer Prothese (147).

IV.2.2 Experimenteller Aufbau zur Bestimmung der Micromotions

Trotz vielfach publizierter biomechanischer Studien Gber dynamische Belastungsversuche zur
Bestimmung der Primarstabilitat von Huftgelenksprothesen, existiert bislang keine
einheitliche Ubereinkunft tiber die giiltigen Grenzwerte der experimentell aufzubringenden
Belastung. So sind in der Literatur maximale Belastungsamplituden von 445N (148) bis tber
2000N (149) bei Belastungsversuchen dokumentiert.

Fur diese Arbeit wurden Versuchsaufbau und Belastungsparameter, analog zu den Arbeiten
von Bergmann et al. (131) und Gortz et al. (132) zur verbesserten Vergleichbarkeit mit

Ergebnissen von Vorstudien im gleichen Institut (129, 133) bernommen.

Die hierbei ermittelten Belastungsparameter orientierten sich an der Tatsache, dass die grofite
Krafteinwirkung in vivo auf den Femurkopf bei einem ventralen Winkel von 9° und medialen
Winkel von 16° eintritt und bei maximaler axialen Belastung das 2,5-fache und bei minimaler
Belastung das 0,5-fache des eigenen Korpergewichts betragt (131). Setzt man ein
durchschnittliches Kdrpergewicht von 70 kg voraus, so wirde dies einer Belastung von 300
bis 1700 Newton entsprechen.

Diese Parameter wurden in dhnlichen biomechanischen Studien angewandt (130, 150).
Dennoch bleibt festzuhalten, dass die Inhomogenitat der angewandten Belastungsparameter

den direkten Vergleich von publizierten Ergebnissen erschwert.
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Hinzu kommen die teils erheblichen, biomechanischen Versuchsaufbauten, die zur
Bestimmung der Micromotions angewendet werden. In den Anfangsphasen wurden
Micromotions lediglich eindimensional und an maximal 2 Prothesenmesspunkten bestimmt
(151, 152). Der Nachteil erwies sich einerseits in der unvollstandigen Aufzeichnung von
Micromotions aufgrund der eindimensionalen Erfassung. Hierbei konnten lediglich die
parallel zum Wegeaufnehmer entstehende Bewegungen registriert werden; davon
abweichende Bewegungsrichtungen wurden nicht erfasst.

Zudem erwies sich die Aussagekraft der Messungen in Hinsicht auf die Stabilitat einer
Prothese entlang der gesamten Lange an lediglich zwei Prothesenmesspunkten als

ungentgend.

Die Bemessung der Micromotions sollte daher mehrdimensional und an mehreren Punkten
entlang der gesamten Protheseldnge erfolgen, um die Primérstabilitat eines Implantats zu
bestimmen (153). Der auf dieser Arbeit zugrundeliegende Versuchsaufbau greift diese
geforderte Notwendigkeit auf. So wurden in dieser Arbeit die Micromotions 3-dimensional
von 6 Wegeaufnehmern, sog. LVDT’s (HBM Weta 1/2 mm, Hottinger Baldwin Messtechnik
GmbH, Darmstadt, Deutschland) in 6 Freiheitsgraden mit einer Genauigkeit von +/- 0,1 um in
Anlehnung an vorausgegangene Arbeiten mit ahnlichen Versuchsaufbau (129, 132, 134, 154,
155) bestimmt.

Zusatzlich wurden mit der Zielsetzung einer stetigen Verbesserung der Methodik mehrere

Veranderungen am vorbestehenden Versuchsaufbau (134) im gleichen Institut durchgefihrt.

Erstens wurde zur verbesserten Kraftlibertragung des Krafterzeugers der Priifmaschine eine
kinstliche Hiftpfanne in den Versuchsaufbau integriert. Sie wurde mit einem, der
normwertigen Anatomie eines erwachsenen Menschen entsprechenden, Neigungswinkel von
35° zur Transversalebene eingebettet und Uber ein, in zwei Ebenen frei bewegliches,
Gleitlager am Krafterzeuger befestigt, um mogliche Scherkréfte wahrend der dynamischen

Belastung zur vermeiden.

Zweitens wurde die zuvor noch mit Klebstoff (Pattex Stabilit (Fa. Henkel)) durchgefuhrte
Fixierung des Ubertragungselement durch eine stabile Fixierung mit Schraubgewinden in der
zu bemessenden Kortikalis des Kunstknochen und der Prothese zur Erhéhung der

Verankerungsstabilitat verbessert.

Drittens soll der Vermutung Rechnung getragen werden, dass durch die Fixierung der

Messeinheit am Kunstknochen bei einer dynamischen Messung mdgliche elastische
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Scherkrafte derselbigen in der Messung der Knochenbewegung nicht komplett abgebildet
werden konnen. In dieser Arbeit sollte durch eine getrennte Anordnung der Messeinheit zum
untersuchten Kunstknochen diese mogliche Fehlerquelle reduziert werden.

1.3 Diskussion der untersuchten Variablen

Die endoprothetische Versorgung des Huftgelenks bleibt eine der am hdufigsten
durchgefuhrten und gleichzeitig erfolgreichsten Operationen weltweit (17). Es bleibt jedoch
festzuhalten, dass fur die Gewahrleistung einer langfristigen Prothesenstabilitét, eine korrekte
Durchfiihrung der Operation und damit verbunden, eine korrekte Positionierung und
Dimensionierung des Prothesenschaftes im Femur eine notwendige Grundvoraussetzung
darstellt.

Rein konzeptionell gesehen, sollte eine Verkiirzung eines Prothesenschaftes im Femur
proximales ,,Stress Shielding* verringern, jedoch wirde dies zu Lasten einer Verminderung
der Kontaktfl&che fir eine ausreichende Verankerung und Krafttibertragung (78) gehen.
Bieger et al. (130) und Arno et al. (156) zeigten jedoch, dass ein verkurzter Prothesenschaft
im Femur proximales ,,Stress Shielding™ ohne Gefahrdung der Primérstabilitat vermindern
kann. Sie leiteten ab, dass ein metaphysares Verankerungsprinzip biomechanisch eine

verbesserte Annaherung zum nativen Femur darstellt.

Boyle et al. (157) verglichen die biomechanischen Eigenschaften einer Langschaftprothese,
der Alloclassic® (Zimmer Orthopaedics, Warsaw, Indiana, USA) mit der Kurzschaftprothese
Mayo® (Zimmer Orthopaedics, Warsaw, Indiana, USA). Sie konnten eine effektivere,
proximale Kraftubertragung und eine Reduzierung von ,,Stress Shielding® durch die Mayo
Kurzschaftprothese im Gegensatz zur Alloclassic Langschaftprothese nachweisen.

Osytbyhaug et al. (158) beschrieben im Rahmen einer biomechanischen Vergleichsstudie
hinsichtlich der Primarstabilitat von Lang- und Kurzschaftprothesen konkordant zu den 0.9
Ergebnissen ebenfalls geringere Micromotions in der Metaphyse einer Kurzschaftprothese als
in der Diaphyse und bescheinigten ihr eine hohere, primére Rotationsstabilitat im Vergleich

zu herkdmmlichen Langschaftprothesen.

Diese Annahme konnten auch durch eine biomechanisch vergleichenden Untersuchung von
Bieger et al. (128) bestatigt werden. Sie untersuchten die Optimys Kurzschaftprothese
(Optimys, Fa. Mathys, Bettlach, Schweiz) und die CBC-Langschaftprothese (CBC, Fa.
Mathys, Bettlach, Schweiz) auf Primérstabilitdat und ,,Stress Shielding*. Hierbei zeigten sich
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bei der Kurzschaftprothese von proximal nach distal zunehmende Micromotions mit
entgegengesetzten Ergebnissen bei der Langschaftprothese. Sie schlossen daraus, dass bei den
untersuchten Standardschéften eine vorwiegend diaphysére und bei den Kurzschaftprothesen
eine Uberwiegend metaphysare Verankerung im Vordergrund steht. Neben der im Gegensatz
zu Langschaftprothesen proximaler gelegenen Schenkelhals-Osteotomie und dem
expandierenden, proximalen Designkonzept der Kurzschaftprothesen, wurde dies als
moglicher Erklarungsansatz fiir die nachgewiesene, bessere Rotationsstabilitat gewertet.

Allerdings stellt sich bei den Kurzschaftimplantaten, welche auf einer metaphysérem
Verankerung basieren, die Frage, wie hoch der Sicherheitskorridor und das Risiko fir eine
Lockerung ist, wenn intraoperativ ein zu kleines Implantat (sog. Undersizing) (159) oder eine
zu tiefe Resektionsebene des Schenkelhalses gewahlt wird und somit keine ausreichende

Stabilitat mehr fiir eine ossére Integration gewahrleistet ist.

IV.3.1 Abhéngigkeit der Resektionsebene

Im Rahmen der préoperativen Planung wird bei Positionierung des Implantats die
entsprechende Resektionsebene des Schenkelhalses festgelegt. Das Prinzip heif3t ,, Top-
Down* Planung. Es bedeutet die initiale Festlegung des Rotationszentrum der Hiftpfanne mit
folgender Bestimmung eines geometrisch passenden Implantats, welches den Schenkelhals
ausfillt. Das Implantat legt dann die erforderliche Resektionsebene fest. Bei einer valgischen
Positionierung ist meist eine tiefe Resektionsebene erforderlich, wohingegen bei entsprechend

varischen Schaftpositionierung eine hohe Resektionsebene verwendet wird (92).

Das Implantationsprinzip bei Kurzschaftprothesen unterscheidet sich in Anlehnung dazu in
einem wesentlichen Punkt. Eine steile d.h. medial tief angesetzte Resektionsebene des
Schenkelhalses bietet einer Kurzschaftprothese im Grunde eine verminderte medialseitige
Abstitzung am Knochen. Die Primarstabilitat erwéchst in diesem Fall aus der lateralseitigen
Abstiitzung des geschlossenen Schenkelhalsring. Wird die Implantationstiefe des
Prothesenschaftes intraoperativ durch eine steile Resektionsebene bestimmt, so birgt dies die
Gefahr einer tiefen Schaftpositionierung im Femurmarkraum mit fehlender lateralen
Schenkelhalsabstiitzung und kann konsekutiv eine Valgisierungsneigung des
Prothesenschaftes bedingen. Es l&sst also die Schlussfolgerung zu, dass eine korrekt gewahlte
Schenkelhalsosteotomie entscheidend ist fur die Positionierung der metaphysar verankernden

Kurzschaftprothesen und die daraus resultierende Primarstabilitat.
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Bezuiglich dieser generellen Annahme sind in der Literatur bislang nur wenige aussagekraftige
Arbeiten zu finden. So wurden zwar zum Thema der Hiftpfannenpositionierung mehrere
Studien veroffentlicht (160, 161), jedoch lassen sich flr die Schaftpositionierung im Femur

nur wenige Daten finden (162).

Whiteside et al. (109) stellten im Rahmen einer experimentellen Studie an humanen
Leichenfemora den Zusammenhang zwischen groRtmoglichen Erhalt des Schenkelhalses und
dem erhohten Widerstand der Kurzschaftprothese gegentber Rotationskraften her. Sie
verwiesen darauf, dass Kurzschaftprothesen aufgrund der fehlenden distalen VVerankerung, bei
der Widerstandsfahigkeit gegenuber dynamischen Belastungen stark von ihrer proximalen
Geometrie abhéngig sind. So wirde der Erhalt des gesamten Schenkelhalses am effektivsten
Micromotions bei niedrigen Belastungen verringern, wohingegen eine zu tiefe Resektion die

Widerstandskapazitat drastisch senken wirde.

Mihalko et al. (163) konnten im Rahmen einer experimentell angelegten Vergleichsstudie zur
Abhéngigkeitsbeurteilung der Schaftpositionierung von der Schenkelhalsresektionsebene an
humanen Leichenfemora nachweisen, dass eine zu hoch angesetzte Resektionsebene am

Schenkelhals, sich in der Zunahme des vertikalen und horizontalen Offset widerspiegelt.

Floerkemeier et al. (164) untersuchte das Dehnungsverhalten der Metha® Kurzschaftprothese
abhéngig von der Hohe der Schenkelhalsresektion und bestétigte diese Resultate. Ihre
biomechanischen Untersuchungen ergaben, dass eine tiefe, distale Resektion des
Schenkelhalses das Offset und die Varusposition des Prothesenschaftes reduziert und
hierdurch weniger Kraft tiber die Kalkarregion und die Region um das distale Schaftende
ubertragen wird. Eine hoch angesetzte Resektionsebene (+10mm) dagegen resultierte in einer
vermehrten Varusposition der Prothese und einem vergroRerten, horizontalen Offset.
Konsequenterweise wiesen Implantate mit einer hoch angesetzten Resektionsebene und
Varusstellung deutlich mehr Dehnungsverhalten und somit ein hoheres ,,Stress-shielding® auf.
Daten bezuglich der Stabilitat, im Sinne von Micromotions konnten nicht nachgewiesen
werden. Zudem konnte in beiden Studien keine Aussage Uber die Beeinflussung des Winkels

bezlglich der Resektionsebene abgleitet werden.

Allerdings wiesen Dimitrou et al. (162) darauf hin, dass die Anteversion des femoralen
Prothesenschaftes mit dem Winkel der Resektionsebene positiv korreliert und die
Varus/Valgus Stellung von der Hohe der Schenkelhalsosteotomie abhangt. Ein hoher
Resektionswinkel resultiert laut den Autoren in einer vergroRerten Schaftanteversion und eine
hoch angesetzte Resektionsebene resultiert in einer vermehrten Varusposition des

Seite | 52



Prothesenschaftes. Die Autoren postulierten, dass sowohl die Héhe und der Winkel der
Schenkelhalsosteotomie ausschlaggebend fir die Optimierung der Lageposition der Prothese
sind.

1VV.3.2 Abhangigkeit der Prothesengrofie

Die Auswahl einer korrekten Grolie des femoralen Schaftimplantats ist im Rahmen der
endoprothetischen Versorgung des Hiftgelenks, unabhéngig ob Kurzschaft- oder

Langschaftprothese von groRer Wichtigkeit (110).

Ein zu kleines Implantat (sog. Undersizing) kann zu einem Absinken der Prothese (sog.
Migration) und damit einer Friihlockerung fuhren. Ein zu groRRes Implantat erhoht das Risiko
einer perioperativen, periprothetischen Fraktur (165).

Analog zu den in den Anfangsphasen der Kurzschaft-Endoprothetik vielseitig beschriebenen
Lockerungserscheinungen und intraoperativen Frakturen, muss gleichwohl bei
Kurzschaftprothesen eine Lernkurve angenommen werden. Die kurzstreckige Verankerung in
der Metaphyse vieler Kurzschaftprothesen erfordert eine exakte Passgenauigkeit fir eine hohe
Primarstabilitat (166).

So wurden hierzu unter anderem die Erkenntnisse von ,,Undersizing* auf dem Gebiet der
zementierten Prothesenschéfte herangezogen. Cristofolini et al. (167) konnten in einer
vergleichenden in-vitro Studie von 2 unterschiedlich dimensionierten, zementierten Exter V
40 Prothesenschéfte feststellen, dass der Prothesenschaft mit optimaler Passform die gesamte
Belastungsdauer von 24 simulierten Patientenjahren standhielt und durchgehend niedrig,
sowie stabile Micromotions am Interface aufwies. Das unterdimensionierte Implantat wies
hingegen sehr hohe und steigende Micromotions auf und versagte bereits nach wenigen

Belastungszyklen.

Fottner et al. (159) untersuchten die Primarstabilitat von unterschiedlich dimensionierten,
unzementierten CLS Spotorno Prothesenschéften mittels Micromotions unter physiologischen
Belastungsparametern. Die ermittelten Micromotions der unterdimensionierten
Prothesenschéfte lagen an allen Messpunkten hoher als die des Prothesenschaftes mit der
optimalen Passform und bestétigten die klinische Annahme, dass ,,Undersizing* die

Primérstabilitat einer unzementierten Prothese signifikant reduziert.

Ahnliche Erkenntnisse von abnehmender Primirstabilitit durch ,,Undersizing*, besonders bei

der Metha®-Kurzschaftprothese konnten weitere Studien in den darauffolgenden Jahren
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aufweisen. In einer der friihpublizierten prospektiven Fallstudien Giber Metha®-
Kurzschaftprothesen nach 2 Jahren bestimmten Braun and Sabah (168) eine zu kleine
Passform des Prothesenschaftes, eine tiefe Resektionsebene des Schenkelhalses und die
fehlende Abstitzung der Prothese am lateralen Kalkar aufgrund einer primér zu tief

implantierten Prothese als stabilitdtsmindernde Risikofaktoren.

Schmidutz et al. (169) untersuchten im Rahmen einer retrospektiven klinischen Studie mittels
Ein Bild Roentgen Analyse - Femoral Component Analysis (EBRA-FCA) das
Migrationsverhalten von 80 inkludierten Metha®-Kurzschaftprothesen nach durchschnittlich
2,7 Jahren. 78 untersuchte Prothesen waren nach spatestens 2 Jahren stabil, 74 primar stabil
und 4 sekundar nach initialem Absinken. Lediglich 2 Prothesen wiesen ein kontinuierliches
Migrationsverhalten auf. Nahezu alle initial abgesunkenen Prothesen wiesen die Kombination
aus einer zu kleinen Prothesenpassform und reduzierten Knochenqualitét auf. Diese wurde

von den Autoren als mogliche Risikofaktoren einer friihzeitigen Prothesenlockerung benannt.

Wittenberg et al. (119) berichteten im Rahmen einer mittelfristigen klinischen Verlaufsstudie
mit 250 implantierten Metha®-Kurzschaftprothesen von 18 revisionspflichtigen Féllen.

Davon waren 3 Fille aufgrund frithzeitiger Lockerung durch ,,Undersizing* beschrieben.

Auch Lewinski und Floerkemeier (110) konnten im Rahmen einer zentrum-basierten
retrospektiven Studie tiber 10 Jahre von knapp 2000 Metha®-Kurzschaftprothesen aufzeigen,
dass ,,Undersizing* und ,.tiefe Schenkelhalsresektion* die hidufigsten Ursachen fiir eine

Revisionsoperation darstellten.

Sundfeldt et al. (73) konstatierten zudem, dass die wiinschenswerte Reduktion von
uberschussigen Micromotions am Interface und die langfristige Stabilitat einer Prothese
unmittelbar von der chirurgischen Technik und der damit verbundenen Ausrichtung
derselbigen abhangt.

So lasst sich zusammenfassend sagen, dass der chirurgischen Implantationstechnik von
Kurzschaftprothesen mit Fokus auf die richtige Prothesenpassform und gewahlten
Resektionsebene des Schenkelhalses eine enorme Bedeutsamkeit zukommt (170, 171).

Daher wurden fir diese Arbeit die Variablen ,,Resektionsebene des Schenkelhalses* und
,,Prothesengrofe* ausgewahlt und deren Beeinflussung an der Primérstabilitit der Metha®-
Kurzschaftprothese anhand von Micromotions untersucht. Bislang hat sich nach Kenntnis des
Autors noch keine biomechanische Studie mit der direkten Korrelation zwischen

Micromotion und Resektionsebene des Schenkelhalses und der Prothesenpassform befasst.
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V.4 Diskussion der Ergebnisse

Die vorliegende in-vitro Studie konnte zeigen, dass eine tiefe Resektionsebene des
Schenkelhalses und eine zu kleine Prothesengrofe die Primarstabilitat der Metha®-
Kurzschaftprothese negativ beeinflussen. Besonders bei gleichzeitigem Auftreten beider

Merkmale kann eine Osseointegration der Prothese ausbleiben.

In der Gruppe mit kombinierter Auspragung von ,,Undersizing* und tiefer Resektionsebene
kam es erwartungsgemal im Vergleich zu den anderen Gruppen bei den Micromotions zu
erheblichen Uberschreitungen des kritischen Grenzwerts von 150um an 3 von 6 Messpunkten
(MP 1, 5und 6).

Die Interaktion zwischen Resektionsebene und Prothesengrofie war statistisch hochsignifikant
(p<0,01). Wahrend die Micromotions bei optimaler Resektionsebene keine wesentliche
Beeinflussung durch die ProthesengroRe aufwiesen, so ergaben sich bei zu tiefer

Resektionsebene und gleichzeitig zu kleiner ProthesengroRe signifikant hohere Micromotions.

Bei optimaler Prothesenpassform und optimaler Resektionsebene des Schenkelhalses blieben
die Mittelwerte der Micromotions an allen Messpunkten unter dem kritischen Wert fiir
Osseointegration von 150um und bestétigten die hohe Primarstabilitat des Prothesenkonzepts
der Metha® Kurzschaftprothese. Dieses Verhalten ist auch biomechanischer Sicht
nachvollziehbar und deckt sich mit den vielversprechenden kurz- und mittelfristigen
klinischen Daten Gber Metha® Kurzschaftprothesen (110, 117-119, 168).

Die hochsten Micromotions wurde an den distalen Messpunkten 5 und 6 registriert, blieben
jedoch auch bis auf Gruppe 2- unter der Grenze von 150um. Die niedrigsten Micromotions
lieRen sich am Messpunkt 2 und 3 nachweisen. Bis auf die Gruppe 2-, wiesen alle restlichen
Gruppen Werte unter 100um an diesen beiden Messpunkten auf. Diese Messwerte bestarken
somit das ausgewiesene Prothesendesign der Metha® Kurzschaftprothese in Ihrer gezielten
metaphyséren Verankerung. Dies steht mit anderer Studien, die eine passgenaue Verankerung
einer Prothese als Grundsatz einer widerstandsfahigen Primarstabilitat sehen, in
Ubereinstimmung (172, 173).

Auch decken sich die ermittelten Messwerte mit den Ergebnissen klinischer Studien von
Gruner et al. (170) mit 1092 implantierten Metha® Kurzschaftprothesen und von Lewinski et
al. (110) mit 1953 implantierten Metha® Kurzschaftprothesen, die ,,Undersizing* als

fihrenden Faktor von Implantatversagen benannten.

Seite | 55



Die ermittelten Ergebnisse dieser Arbeit unterstreichen daher den enormen Stellenwert einer
passenden ProthesengroRe und Resektionsebene fur die resultierende Primarstabilitat der
Metha®-Kurzschaftprothese.

Gleichwonhl bleibt jedoch generell festzuhalten, dass der direkte Vergleich der Ergebnisse
dieser Arbeit mit anderen Publikationen aufgrund von Abweichungen im Versuchsaufbau
beschréankt mdglich ist. Die Ergebnisse decken sich jedoch grofitenteils mit VVorarbeiten aus
dem gleichen Institut.

So untersuchten Fottner et al. (134) in einer biomechanischen Studie die Primérstabilitat der
Druckscheibenprothese (Fa. Zimmer) im Vergleich zu der Mayo®- und Metha®-
Kurzschaftprothese anhand von Micromotions. Diese blieben bei allen untersuchten Prothesen
unter der 150pum Grenze.

Auch die biomechanische Bestimmung von Micromotions am unzementierten CLS Spotorno
Schaft mit unterschiedlichen Offset (129) lieferte mit einem vergleichbaren Versuchsaufbau

zufriedenstellende Ergebnisse. Die hdchsten Micromotions wurden ebenfalls an den distalen
Messpunkten 5 und 6 ermittelt und blieben unter der Grenze von 150um.

Es bleibt jedoch auf der Grundlage von bisher gesammelten Erfahrungen mit der Metha®-
Kurzschaftprothese festzuhalten, dass im Rahmen der operativen Implantation ein kortikaler
Ring belassen werden sollte, um eine suffiziente Primérstabilitat der Prothese zu
gewadhrleisten (164). Dennoch bleibt diese Erkenntnis sicherlich auf der Basis eines
Patientengut mit physiologisch geformten Schenkelhélsen beschrankt. Bei Deformitaten im
Bereich des proximalen Femurs sind ggf. vom Standardverfahren abweichende
Operationsvorgange notwendig. Insbesondere scheint hier eine Abweichung der
vorgeschriebenen Resektionsebene des Schenkelhalses teilweise erforderlich, um Offset und

Beinldnge anzupassen.

Die vorliegende Arbeit weist einige Limitierungen auf, insbesondere in Hinblick auf das

Studiendesign und den biomechanischen Versuchsaufbau.

Ahnlich wie bei anderen biomechanischen in vitro Studien bleibt der Untersuchungsvorgang
ein Versuch, physiologische Prozesse in vivo zu simulieren. So muss einerseits darauf
hingewiesen werden, dass die Ergebnisse dieser Arbeit lediglich auf vorherrschende
Verhéltnisse unmittelbar nach Implantation Ubertragbar sind, da die Testung im

Kunstknochen physiologisch spater auftretende Knochenumbauvorgange nicht beriicksichtigt.
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Zugleich wurden in dieser Arbeit lediglich die Eigenschaften der Metha®-Kurzschaftprothese
analysiert. Andere Kurzschaftprothesen weisen teilweise ein klar differierendes Design auf,
sodass die unmittelbare Ubertragbarkeit der gewonnenen Erkenntnisse auf andere

Kurzschaftprothesen nur eingeschrénkt erfolgen kann.

Drittens konnte im Rahmen dieser Studie lediglich das Gehen auf ebenen Untergrund als
h&ufigste tagliche Aktivitat dynamisch getestet werden. Aussagen uber die
Belastungsverhéltnisse bei Aktivitdten mit hoherer dynamischer Belastung konnen damit
nicht eindeutig vorhergesagt werden. Auch sind die ermittelten Ergebnisse nicht ohne
Weiteres mit anderen, ahnlich konzipierten Studien aufgrund unterschiedlicher

Belastungsprotokolle vergleichbar.

Auch muss in die Betrachtung der Ergebnisse dieser Arbeit das Fehlen von simulierten
Muskelkréften mit einbezogen werden. Das zusétzliche Anbringen von Muskelsimulatoren
wurde zwar in biomechanischen Studien integriert (158, 174, 175), jedoch blieb die
Reproduzierbarkeit uneinheitlich. Daher wurde in der hier vorliegenden Arbeit, &hnlich wie in
vielen anderen biomechanischen Studien auf die Simulation der Muskelkréfte verzichtet.

Schlussendlich bleibt zu erwahnen, dass die bereits anfanglich erwahnte Verwendung von
Kunstknochen der besseren Reproduzierbarkeit der Versuche dienen sollte, da diese ein
héheres MaR an Einheitlichkeit bieten als Leichenknochen. Dennoch muss beachtet werden,
dass Kunstknochen jeweils nur eine bestimmte Form und Knochenqualitat des Femurs
simuliert und daher die Héhe der tatsachlichen Micromotions in vivo je nach Auspragung des

Knochens abweichen kann.
Weiterhin bleiben weitere Fragen ungeklart.

Betrachtet man die aufféalligen Messergebnisse der Gruppe 3- (optimale Prothesengrofie, zu
tiefe Resektionsebene), so l&sst sich feststellen, dass trotz bestehender Auspragung einer zu
tiefen Resektionsebene des Schenkelhalses, diese Gruppe die niedrigsten Micromotions von
allen untersuchten Gruppen aufwiesen. Dies widerspricht der Annahme, eine optimale
Prothesengrof3e und Resektionsebene flihre zu den geringsten Micromotions, kann jedoch auf
eine abweichende Prothesenposition wie von Floerkemeier et al. (164) beschrieben,

zurtickzufihren sein.

Zusitzlich konnte keine signifikante Uberschreitung der Micromotions des kritischen
Grenzwertes von 150um bei einzelner Auspragung der Variablen ,,zu kleine Prothesengrof3e

oder ,,zu tiefe Resektionsebene® ermittelt werden. Bei einzelner Auspréagung einer zu kleinen
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Prothesenpassform (Gruppe 2+) oder tiefen Resektionsebene (Gruppe 3-) lagen die
Mittelwerte der Micromotions an allen Messpunkten, bis auf den distal gelegenen Messpunkt
6, unter dem kritischen Wert von 150um. Eine mangelhafte Osseointegration bei einzelner

Auspragung der beiden Variablen konnte somit nicht attestiert werden.

Grinde konnte eine gewisse Toleranz des Implantates sein, jedoch auch die verwendete
Belastung ohne Spitzenlasten oder die fehlende Simulierung von Muskelzugkréften sein.
Weitere biomechanische Untersuchung sollten dazu beitragen, mégliche Fehler des

Versuchsaufbaus zu erkennen und zu verbessern.

1VV.5 Ausblick:

Ungeachtet der oben genannten Limitierungen der Arbeit bleiben folgende, relevante
Ausblicke bestehen.

So ist zum einen die Bedeutsamkeit einer préaoperativen Planung zweifellos zu unterstreichen.
Die préoperative Bestimmung der Positionierung und Grofe der zu verwendeten Implantate
ermoglicht eine distinktive Begutachtung der individuell vorherrschenden Anatomie und
erlaubt, mégliche intraoperative Komplikationen bereits praoperativ rechtzeitig zu erkennen
und anzugehen (176). Daraus konnten Fehlpositionierung, “Undersizing®,
Beinlangendifferenzen oder unerwiinscht postoperative Nachkorrekturen moglicherweise
vermieden werden (177).

Auch bleibt festzuhalten, dass durch die Verwendung unterschiedlicher Messmethoden,
Belastungsvorgénge und Materialien in vielen biomechanischen Studien die Vergleichbarkeit
der Ergebnisse stark erschwert und beeintrachtigt wird. Es l&sst sich daher die Notwendigkeit

der Etablierung von Versuchsstandards flr zukiinftige in vitro Studien ableiten.

Nach Allem herrschen fiir die meisten der verwendeten Kurzschaftprothesen auf dem Markt
vornehmlich kurz- und mittelfristige klinische Daten vor. Aktuell sind hierzu nahezu keine
Langzeitdaten vorhanden (178). Die klinische Ubertragbarkeit der in dieser Arbeit
abgeleiteten Erkenntnisse muss daher durch klinische Langzeitstudien weiter beurteilt

werden.

Das Konzept der metaphyséren Krafteinleitung in Bezug auf Kurzschaftprothesen muss sich
daher erst noch langfristig bewahren. Dies wirde einer vollstdndigen Ergédnzung des bereits
differenzierten Versorgungsangebot der Hiftgelenksendoprothetik gleichkommen und

maoglicherweise einer Verbesserung der Patientenversorgung dienlich sein.
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V. Zusammenfassung der Dissertation

Kurzschaftendoprothesen stellen in der Huftgelenksendoprothetik eine relativ neue
Generation an Implantaten dar. Gegeniiber den Standardimplantaten sollen diese eine
knochensparende Verankerung erméglichen und gleichzeitig zu einer besseren
Lastlbertragung flihren. Da klinische Langzeitdaten noch nicht vorhanden sind, ist es von
grolRer Bedeutung, stabilitatsbeeintrachtigende Faktoren, die zu einem Versagen der Prothese

fiihren kdnnen, durch experimentelle Untersuchungen zu identifizieren.

Im Rahmen dieser Arbeit wurde die Primarstabilitat der klinisch haufig verwendeten Metha®
Kurzschaftprothese biomechanisch evaluiert. Hierbei wurden zwei géngige
operationstechnische Abweichungen, eine zu tiefe Resektionsebene des Schenkelhalses und/
oder eine Unterdimensionierung der ProthesengrofRe einzeln und in der jeweiligen

Kombination simuliert.

Die Metha®-Kurzschaftprothese wurde hierzu in 24 synthetische Femora implantiert und 4
Gruppen (n=6) mit zwei Variablen, korrekte oder unterdimensionierte GroRRe und/oder
korrekte oder tiefe Resektionsebene des Schenkelhalses, gebildet. Die Primarstabilitat wurde
durch Messung von 3-dimensionalen Micromotions an einem etablierten biomechanischen
Untersuchungsaufbau untersucht. Die Messung erfolgte unter dynamischer Belastung (300-
1700N) an 6 Messpunkte entlang des gesamten Protheseninterfaces.

Bei optimaler Passform und Resektionsebene blieben die Mittelwerte der Micromotions an
allen Messpunkten unter dem kritischen Wert von 150um. Allerdings zeigte sich bei der
Kombination von Unterdimensionierung der Kurzschaftprothese und tiefen Resektionsebene
am Schenkelhals ein deutliches Uberschreiten des kritischen Grenzwertes fiir die
Primérstabilitat von 150um. Die hdchsten Micromotions wurden am distalen Schaftende

ermittelt.

Zusammenfassend konnte gezeigt werden, dass die untersuchte Metha®-Kurzschaftprothese
bei korrekter Implantation eine gute Primérstabilitat erzielt und das Wirkprinzip des
metaphyséren Verankerungskonzeptes erflllt. Allerdings zeigt sich auch, dass die
Unterdimensionierung und/oder eine zu tiefe Resektionsebene einen klaren Einfluss auf die
Primarstabilitat hat. Beide Faktoren mussen daher intraoperativ beachtet werden, um eine
sichere Verankerung zu erzielen und gleichzeitig das Risiko einer Friihlockerung zu

minimieren.
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