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Einleitung

1 Einleitung

1.1 Grundlagen der Revisionsendoprothetik

Revisionen von Kniegelenksprothesen spielen gesellschaftlich und klinisch eine immer
groBBere Rolle. Im Jahr 2021 wurden in Deutschland 22.618 Revisionseingriffe am
Kniegelenk verzeichnet (1). Auch andere Lénder mit flichendeckenden
Endoprothesenregistern wie Australien, GroBbritannien und Schweden, zeigen nach
einem Einbruch durch die Covid-19-Pandemie zuletzt wieder steigende Zahlen an
Primir- und Revisionseingriffen (2—4). Es wird erwartet, dass sich dieser Trend auch in
Zukunft fortsetzt. Fir die USA ist von 2014 bis 2030 ein Anstieg an
Revisionsknieoperationen um bis zu 182 % vorhergesagt (5). Noch hdhere Anstiege

wurden flir England und Wales berechnet (6).

Hauptgriinde fiir den Ersatz von Primérprothesen sind die mechanische Lockerung der
Prothese sowie Infektionen. Eine Analyse von Daten aus Schweden, Norwegen, Finnland,
Dénemark, Australien und Neuseeland von 1979 bis 2009 ergab, dass insgesamt 29,8 %
der Revisionen aufgrund mechanischer Lockerung durchgefiihrt wurden, 14,8 %
aufgrund einer Infektion (7). Inzwischen zeigt sich laut aktuellen Registerdaten jedoch
eine deutliche Tendenz zu prozentual mehr Infektionen und weniger aseptischen
Lockerungen als Revisionsgrund (3, 4, 8, 9). Als weitere Griinde flir Revisionen wurden

in der Studie von Sadoghi et al. Schmerzen und Implantatverschleif3 festgestellt (7).

Die Ursache fiir die steigenden Revisionszahlen ist vor allem die steigende Zahl an
Priméroperationen und die immer hohere Lebenserwartung der Patienten (10). AuBerdem
werden Knieendoprothesen zunehmend auch bei jlingeren Patienten eingesetzt (5, 11,
12). Dadurch steigt die Wahrscheinlichkeit, dass im Laufe des Lebens eine Revision ndtig
wird. AuBerdem wurde bereits in Registerdaten nachgewiesen, dass sich das
Implantatiiberleben bei dieser jungen Patientengruppe (vor allem < 55 Jahre) deutlich
reduziert, vermutlich aufgrund des hoheren Aktivititslevels und der dadurch hoheren
Belastung (2, 3, 13). Die steigende Zahl an Revisionen bedingt, dass auch die
Komplikationen einer Revisionsprothese zunehmend an Bedeutung gewinnen und
weiterer wissenschaftlicher Untersuchung bediirfen.

Bei der Revisionsoperation gibt es aus orthopédischer Sicht einige Besonderheiten zu be-

achten. Grundsitzlich wird bei der Knieprothesenoperation die Oberfliche des Femurs

und der Tibia durch zwei Komponenten ersetzt. Zwischen den Komponenten liegt ein
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Polyethylen-Inlay als Gleitlager. Die normalerweise zwischen Femur und Tibia liegenden

Menisken bleiben nicht erhalten (Abb. 1).

.« Femur Femur- _| <— Schaft
komponente
Y Box
4 /
Vorderes / / " | Hinte;resd i gﬁ\ @
Kreuzband ’ o Kreuzban _ +—— Polyethylen-
Lateraler Medialer ' Inlay
Meniskus ~ 1 Meniskus
A y
AulBenband Innenband . <«—— Schaft
(Ligamentum ‘ (Ligamentum Tibia- — '
collaterale fibulare) collaterale tibiale) ~ komponente
S ——Tibia l

Abb. 1: Links: Aufbau eines rechten Knies. Quelle: In Anlehnung an Amboss GmbH, 2020 (14).
Rechts: Aufbau einer achsgefiihrten Revisionsprothese. Die Achse ist wegen des
Polyethylen-Inlays, das zwischen Tibia- und Femurkomponente liegt, nicht zu se-
hen. Quelle: Aesculap AG, 2020 (15).

Die erste Besonderheit bei der Revisionsoperation im Vergleich zur Primédroperation ist,
dass die Prothesen die Funktion des meist stark eingeschrinkten Bandapparats ersetzen
miissen. Die verwendeten Prothesendesigns weisen deshalb einen gewissen Grad an
Kopplung zwischen Femur- und Tibiakomponente auf, um die ndtige Stabilitit zu ver-
mitteln. Angewandt werden beispielsweise posterior stabilisierte (PS-) Systeme. Dabei
geht vom Polyethylen-Inlay ein Zapfen nach proximal aus. Der Zapfen greift in eine Box
an der Femurkomponente und tibernimmt die Funktion des hinteren Kreuzbands, indem
er das Abgleiten des Femurs nach anterior verhindert. Aulerdem generiert der Zapfen bei
Flexion des Knies den ,,roll-back®, also eine Kinematik, die nahe an der Funktion des
natiirlichen Kniegelenks ist. Meist muss die Prothese bei Bandinstabilititen zusétzlich
eine Varus-/Valgus-stabilisierende Funktion {ibernehmen. Das wird beispielsweise
erreicht, indem der Zapfen die Box in mediolateraler Richtung nahezu vollstindig ausfiillt
und nicht nur locker in der Box sitzt. Man spricht in diesem Fall von einer condylar
constrained (CC-) Prothese. Bei ausgeprdgter Bandinstabilitit, groen Varus- oder
Valgusdeformationen, etc. reicht auch diese Art der Versorgung nicht mehr aus. Dann
sind Scharnierprothesen noétig, bei denen die Femur- und Tibiakomponente iiber eine

Achse gekoppelt sind. Teilweise lassen die Scharniere die Rotation des Knies weiterhin
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zu. Dieser Prothesentyp wird auch achsgefiihrte Rotationsknieendoprothese (RHK-
Prothese) genannt (16, 17).

Eine weitere Herausforderung neben der Bandinstabilitdt betrifft die Verankerung der
Prothese im Knochen. Patienten, die sich einer oder mehreren Revisionen unterziehen
miissen, zeigen héufig einen Verlust an Knochenmasse und —qualitat (18, 19). Griinde
hierfiir sind die Grunderkrankung des Patienten, technische Fehler bei der initialen Ope-
ration, die Ursache des Implantatversagens wie Prothesenlockerung oder Infektion sowie
der Knochenverlust beim Ausbau des Primérimplantats (20, 21). Morgan-Jones et al.
etablierten eine Theorie, die beschreibt, wie eine stabile Schaftverankerung erreicht
werden kann. Dabei wird der Knochen gedanklich in drei Zonen eingeteilt (Abb. 2): Die
Gelenkoberfldche/Epiphyse (Zone 1), die Metaphyse (Zone 2) und die Diaphyse (Zone
3). Fiir ein stabiles Implantat wird nach Morgan-Jones eine stabile Verankerung in min-
destens zwei der drei Zonen bendtigt. Die Fixierung in der Epi- und Metaphyse kann im
Normalfall durch Knochenzement erreicht werden. Dadurch, dass bei der Revisions-
operation im Epi- und Metaphysenbereich oft ausgeprigte Knochendefekte vorliegen, ist
zusitzlich die Fixation in der Diaphyse notig. Dies wird iiber lange Schéfte, die in den
Knochen eingebracht werden, erreicht (22). Es braucht das folgende anatomische Grund-
wissen, um die Lage des Schafts im Knochen nachvollziehen zu konnen: Das
Knocheninnere ist in der Epi— und Metaphyse mit einem trabekuldren Netzwerk aus
Knochenbilkchen, der Spongiosa, gefiillt. Der dulere, kompakte Mantel des Knochens,
die Kortikalis, ist in diesem Bereich sehr diinn. Im Bereich der Diaphyse findet sich im
Inneren des Knochens ein Hohlraum, der Markraum. Er wird von der Kortikalis um-
schlossen, die in Richtung Diaphyse sukzessive an Dicke zunimmt. Somit liegen einge-
brachte Schéifte im Bereich der Diaphyse immer mehr im enger werdenden Markraum an

der Kortikalis an und fixieren das Implantat in dieser Zone.
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Epiphyse

Metaphyse

Diaphyse
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- Epiphyse

Abb. 2: Aufbau des Femurs. Quelle: In Anlehnung an Biberthaler, 2017 (23).

Der Vorteil der Anwendung von Schiften in der Revisionsendoprothetik konnte in
Studien nachgewiesen werden. Brooks et al. stellten fest, dass ein zementierter Schaft in
der Tibia bei entsprechender Schaftlinge bis zu 38 % der axialen Last iibernimmt (24).
Damit wird die Kraft auf die Epi- und Metaphyse reduziert. In einer FEM-Studie von
Rawlinson et al. wurde gezeigt, dass die Verwendung eines Schafts an der Tibia den
Druck im proximalen Knochen um bis zu 60 % reduzieren kann, die Dehnung um bis zu
40 % (25). Auch die verbesserte Ausrichtung des Implantats ist ein Argument. Wahrend
der Einsatz von Schiften bei Revisionsoperationen weitestgehend etabliert ist, wurde
lange liber die Art der Verankerung der Schifte diskutiert. Eine Mdoglichkeit ist, die
Implantate inklusive des Schafts komplett zu zementieren. Die andere Mdglichkeit ist,
nur das Oberflichenimplantat zu zementieren und die Schifte zementfrei zu verankern.
Dies nennt sich hybride Verankerung. Bei der hybriden Verankerung wird der Markraum
mit einem Reamer aufgeweitet und ein Schaft mit UbermaR eingefiihrt, was als Press-fit
bezeichnet wird. Haben nur die Finnen des Schafts UbermaB, sollte passender der Begriff
Gleit-fit verwendet werden. Der Hauptvorteil der hybriden Verankerung ist die verein-
fachte Entfernung des Schafts im Falle einer Re-Revision. Auflerdem dringt kein
Knochenzement in den Markraum ein. Die zementierte Variante bietet den theoretischen

Nutzen, dass lokale Antibiotika iiber den Knochenzement angewandt werden kénnen und
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dass eine sofortige starre Fixierung moglich ist (26). Wegweisend in der Diskussion
zeigte sich eine aktuelle Metaanalyse von Sheridan et al., die vergleichende Studien der
letzten zehn Jahre mit einbezieht. In der Metaanalyse konnte eine signifikant niedrigere
Versagensrate der hybriden Verankerung im Vergleich zur zementierten Verankerung
festgestellt werden. Deshalb ist die hybride Verankerung die aktuell zu bevorzugende
Methode (27).

1.2 Stand der Forschung von , End-of-Stem Pain“

In den letzten beiden Jahrzehnten wurden achsgefiihrte Rotationsknieendoprothesen
immer weiter verbessert. Mittlerweise zeigen sie eine durchaus akzeptable
Langzeitperformance, sodass sie komplexen Deformitéiten oder Bandinstabilitdten sogar
als gangbare Variante fiir Primiroperationen gesehen werden (28-30). Eine mogliche
Komplikation sind Schmerzen im Schaftspitzenbereich. Das als Schaftspitzenschmerz
oder ,,End-of-Stem Pain*“ bezeichnete Phinomen ist bereits aus der Hiiftendoprothetik
bekannt (31-33). Prinzipiell ist ,,End-of-Stem Pain“ immer mdoglich, wenn Schéfte
verwendet werden, unabhingig von einer Primir- oder Revisionsoperation. Aufgrund des
weitaus hédufigeren Einsatzes von langen, zementfreien Schéften bei Revisions-
operationen ist die Schmerzthematik jedoch vor allem dort relevant. Die Angaben zur
Priavalenz von ,,End-of-Stem Pain* beim Revisionskniegelenksersatz variieren. Sah et al.
und Peters et al. beobachteten ,,End-of-Stem Pain‘ nur bei wenigen Patienten (19, 34).
Die Mehrheit der betrachteten Studien verzeichneten allerdings deutlich hdhere
Fallzahlen. Es wurden Priavalenzen bis zu 26,8 % tibiaseitig und bis zu 11,6 % femurseitig

festgestellt (35-38). In Tab. 1 findet sich eine Auflistung aller betrachteten

Untersuchungen.
Studie Pravalenz
Tibia Femur

Albino et al. 2012 (37) | 21.9 % (7/32) 9.4 % (3/32)
Barrack et al. 1999 (35) | 14,0 % (7/50) 10,6 % (7/66)
Barrack et al. 2004 (36) Cobalt-Chrom ‘ 26,8 % (30/112) 11,6 % (13/112)

Titan 9.7 % (3/31) 6.5 % (2/31)
Mihalko und Whiteside 2015 (38) | 16,7 % (20/120) 0 % (0/120)
Peters et al. 2005 (19) 2.0 % (1/50) 2.0 % (1/50)
Sah et al. 2011 (34) | 2.3 % (2/88) 0 % (0/88)

Tab. 1: Pravalenz von "End-of-Stem Pain"
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Klinisch stellt sich der Schmerz als belastungsabhiangiger Schmerz an der Schaftspitze
dar. Barrack et al. verwendeten in ihrer Studie Zeichnungen, auf denen die Patienten die
Schmerzlokalisation markierten. So konnte die Korrelation mit der Lage der Schaftspitze
festgestellt werden (35). Die Schmerzen werden vor allem bei hoher oder moderater

Aktivitit ausgelost, teilweise wird allerdings auch von Ruheschmerzen berichtet (35, 36).

Bei der Kohorte von Mihalko et al. litten die Patienten iiber den gesamten Beobachtungs-
zeitraum von einem Jahr unter den Schmerzen (38). Bei Barrack et al. lagen die
Schmerzen sogar noch nach zwei Jahren vor (36). Dahingegen sistierten die Schmerzen
der wenigen Patienten mit ,,End-of-Stem Pain* bei Sah et al. spontan innerhalb von einem
Jahr (34). Dies deckt sich mit Berichten von klinischen Partnern der vorliegenden Studie,
die héufig ein spontanes Sistieren des Schmerzes im Laufe eines Jahres beobachten.
Patienten mit ,,End-of-Stem Pain* sind unzufriedener mit dem Ergebnis der Operation

und fiihlen sich in ihren tiglichen Aktivitdten eingeschrinkt (35, 38).

Fiir den Fall bleibender Schmerzen bietet sich zum aktuellen Zeitpunkt keine zufrieden-
stellende Behandlungsmethode. In zwei Fallberichten von Glenn et al. und Ranawat et al.
wurde ein, iiber Drahtcerclagen an der Tibia befestigtes, kortikales Druckglied und eine
Zuggurtungsplatte erfolgreich zur Behandlung von Schmerzen an der Tibia eingesetzt
(39, 40). Kimpton et al. konnten in einer FEM-Studie (Finite-Elemente-Methode-Studie)
zeigen, dass eine an der Tibiaoberfliche fixierte Platte von-Mises-Spannungen an der

Schaftspitze reduzieren kann und somit ,,End-of-Stem Pain“ behandeln konnte (41).

Trotz diesen Berichten sind die vorgeschlagenen Methoden in der klinischen Praxis nicht
etabliert und es wird bei konservativ nicht kontrollierbaren Schmerzen eine erneute Re-
vision durchgefiihrt. Damit wird der Patient einer Behandlung unterzogen, die aufgrund
des massiv eingeschriankten Knochen- und Weichteilgewebes mit enormen Problemen
verbunden ist und in einen Teufelskreis aus Revisionen mit erheblichem

Komplikationsrisiko miinden kann.

AuBerst relevant fiir die Privention und Behandlung von ,,End-of-Stem Pain“ ist die Un-
tersuchung der Ursache des Schmerzes. Die vorherrschende Idee dazu ist ein
problematisches Interface zwischen Schaft und Knochen durch unterschiedliche
Materialeigenschaften. Der E-Modul (Elastizititsmodul) von kortikalem Knochen ist mit
circa 12 GPa um ein Vielfaches niedriger als der E-Modul gingiger Schaftmaterialien.
Titan hat einen fast 10-fach, Cobalt-Chrom-Molybdin einen nahezu 20-fach héheren E-
Modul als kortikaler Knochen (42). Durch diesen Mismatch konnte es an der Schaftspitze
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zu Spannungs- und Dehnungsspitzen im Knochen kommen, die die Schmerzen auslésen

konnten (36, 37).

In den bisher durchgefiihrten klinischen Studien wurde noch kein signifikanter Zusam-
menhang zwischen Schaftdurchmesser, Schaftlinge und prozentualer Markraumfiillung
mit den Schmerzen gefunden (35-37). In einer Studie von Barrack et al. hatten Patienten
mit Cobalt-Chrom-Schéften signifikant mehr ,,End-of-Stem Pain‘ als Patienten mit ge-
schlitzten Titanschiften (36). Die Autoren fiihrten dies unter anderem auf den geringeren
Elastizititsmodul von Titan im Vergleich zu Cobalt-Chrom zuriick. Neben den
Materialeigenschaften spielt auch das spezifische Schaftdesign eine Rolle. Einschriankend
hatten die Patienten in der Cobalt-Chrom-Gruppe einen niedrigeren praoperativen Knie-
funktionsscore, mehr Knochenverlust und einen héheren Anteil an vorhergegangen Re-
visionen als die Patienten mit Titanschéften. Das konnte die unterschiedlichen Ergebnisse

zum Teil erkléren.

Experimentelle Studien zum Thema gibt es bislang nur wenige. Completo et al. fiihrten
Untersuchungen an neun synthetischen Tibiae durch. In diese wurden Prothesen ohne
Schaft, mit konventionellem Schaft und mit einem neuen Schaft implantiert. Der neue
Schaft besal3 eine Schaftspitze aus Polyethylen mit niedrigerem E-modul. Mittels Dehn-
messstreifen auf der Knochenoberfliache konnte gezeigt werden, dass implantierte Schifte
bei Belastung des Kniegelenks zu Dehnungen an der Schaftspitze fiihren, wobei der neue
Schaft bei starker Varusbelastung des Gelenks zu geringeren Dehnungen als der konven-

tionelle Schaft fiihrte (43).

Eine weitere Studie konnte anhand von FE-Modellen zeigen, dass bei Implantation eines
Titanschafts in Tibiae die maximalen Kontaktdriicke und von-Mises-Vergleichs-
spannungen im Bereich der Schmerzlokalisation auftreten. Bei Modifikation des Schafts
stiegen im Modell die maximalen Kontaktdriicke und von-Mises-Vergleichsspannungen

vor allem mit steigender Lange des Schafts und bei stirkerem Press-fit (44).

Es ist bekannt, dass es nach Revisionen am Kniegelenk bei manchen Patienten im Verlauf
zu radiosklerotischen Linien im Bereich der Schaftspitze kommt (34, 35). Die klinischen
Partner dieser Studie beobachteten teilweise sogar massive Hypertrophien des Knochens
im Bereich der Schaftspitze. In Abb. 3 ist die Hypertrophie eines Femurs an der Schaft-
spitze nach Implantation einer Revisionsendoprothese bei einer 67-jdhrigen Frau zu
sehen. Sowohl die radiosklerotischen Linien, als auch die Hypertrophien scheinen aller-
dings nicht direkt mit ,,End-of-Stem Pain* in Zusammenhang zu stehen (35, 36). Manche

Patienten mit Hypertrophien haben keine Schmerzen, wahrend manche Patienten mit



Einleitung

Schmerzen keine Hypertrophien aufzeigen. Dennoch deuten die angesprochenen Hyper-
trophien darauf hin, dass durch die Implantation eines langen Schafts eine gednderte
Biomechanik vorliegt, die eine Anpassung des Knochengewebes an die verdnderte
Belastung nach sich ziehen kann.

Prioperativ 19 Monate Postoperativ

F

Postoperativ

Abb. 3: Anterior-Posteriore Rontgenbilder des linken Knies einer 67-jdhrigen Patientin mit
Revisionsoperation praoperativ, postoperativ und 19 Monate postoperativ. Roter
Pfeil: Knochenhypertrophie.

Knochenscans zeigten bei Patienten mit ,,End-of-Stem Pain* auBerdem eine lokal erhdhte
Stoffwechselaktivitdt im Bereich der Schaftspitze (Pfeil in Abb. 4). Dies unterstiitzt die
Theorie von Umbauvorgingen im Knochen aufgrund einer verdnderten Biomechanik
zusitzlich (35). Auch die Schmerzlokalisation deutet darauf hin, dass die Schmerzen eine

biomechanische Ursache haben (35).

- -

Abb. 4: Technetium-99m-MDP Knochenszintigraphie mit erhéhter Stoffwechselaktivitit im Be-
reich des Schmerzes an der Tibia (Pfeil). Quelle: Barrack et al., 1999 (35).
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Um das Problem durch ein verbessertes Implantatdesign oder eine optimierte
Abstimmung der Knochenpréparation addquat adressieren zu koénnen, ist die
Identifikation der biomechanischen Grundlage von ,,End-of-Stem Pain* unerlésslich. Die

aktuelle Studienlage bietet allerdings keine zufriedenstellende Erklarung.

Vermehrte Dehnungen an der Schaftspitze konnten bisher nur in der oben erwéhnten Stu-
die von Completo et al. gemessen werden. Dabei wurden allerdings synthetische Tibiae
verwendet, die Dehnungen wurden nur punktuell aufgezeichnet und waren lediglich bei
einer massiven Varusbelastung feststellbar (43). Eine weitere Liicke in der aktuellen For-
schung ist die Beschridnkung der biomechanischen Untersuchungen auf die Tibia. Unter-
suchungen am Femur, das ebenfalls von den Schmerzen betroffen sein kann, fehlen

nahezu vollstindig.

1.3 Zielsetzung der Studie

Ziel der vorliegenden Studie war es, mittels zweier verschiedener Methoden die bio-
mechanischen Grundlagen von ,,End-of-Stem Pain* am Femur bei Revisionen von Knie-

endoprothesen zu untersuchen.

Dies geschah vor dem Hintergrund, dass ,,End-of-Stem Pain® eine relevante klinische
Komplikation bei Revisionsknieprothesen darstellt, fiir die bis heute keine definitive
Ursache oder Losung gefunden wurde. Bislang fehlen biomechanische Studien an
humanen Knochen, die ein Korrelat der Knochendehnung in der Schmerzregion in einem
realistischen Belastungsszenario feststellen konnten. Auflerdem beschrinken sich die

bisherigen Studien hauptsichlich auf die Tibia und lassen das Femur auler Acht.

Wir vertreten die Hypothese, dass lange Schifte im Knochen zu Dehnungen auf der
Knochenoberfldche fiihren, die die Schmerzen verursachen. Auflerdem gehen wir davon

aus, dass die Starke des Gleit-fits eine Auswirkung auf ,,End-of-Stem Pain* hat.

Um die Hypothese zu testen, wurden CT-basierte 3D-Modelle von 16 humanen Femora
analysiert, um die Auswirkungen der Implantation auf den Knochen nachzuvollziehen.
Dabei wurden zwei Versuchsgruppen mit unterschiedlichem Ausmal} des Gleit-fits ver-
glichen. Auflerdem wurden mit Hilfe der digitalen Bildkorrelation flachig Dehnungen auf

der Oberflache der Femora in einem realistischen Belastungsszenario gemessen.

Langfristig soll diese Studie dazu beitragen, ein innovatives Schaftdesign zu entwickeln,
das in-vitro zu weniger Dehnungsspitzen auf der Knochenoberfliche fiihrt und dadurch
mit einer besseren klinischen Performance zur Minimierung von End-of-Stem Pain

einhergehen konnte.
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Die spezifischen Ziele der hier vorgestellten Studie waren:

1. Die Evaluierung der Verdnderungen des Knochens durch die Implantation
anhand von CT-basierten 3D-Modellen

2. Die flachige Untersuchung von Dehnungen auf der Knochenoberflidche von
humanen Femora mit Revisionsknieendoprothesen unter dynamischer Belastung

3. Die Analyse des Einflusses der Probeschaft-Abmessung auf die erhobenen

Ergebnisse
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2 Analyse der morphologischen Knochenveranderung bei Schaft-

implantation

2.1 Knochenmaterial und neuartige Methode

2.1.1 Préparate und Durchflihrung der Schaftimplantation

Die grundlegende Methodik und die bedeutendsten Ergebnisse wurden bereits publiziert
(45). Fiir vorliegende Studie wurden 16 weichteilbefreite, frisch-eingefrorene Femora
von acht humanen Spendern vom Zentrum fiir Anatomie und Zellbiologie der medizini-
schen Universitdit Wien bereitgestellt. Ausgeschlossen waren Spender mit
offensichtlichen Knochenerkrankungen oder mit Erkrankungen, die die Knochenstruktur
oder —mechanik beeinflussen. Die Femora enthielten noch keine Endoprothesen, sodass
die Implantation im Rahmen der Studie erfolgen konnte. Die Femora wurden
anonymisiert behandelt und das Einverstindnis der Ethikkommission der Medizinischen

Fakultit Miinchen lag vor (Projekt Nr. 20-142 KB).

Es wurde die Implantation einer achsgefiihrten Revisionsendoprothese (EnduRo®,
Aesculap AG, Tuttlingen, Deutschland) von einem erfahrenen und mit dem System
klinisch vertrauten orthopddischen Chirurgen nach Operationsanleitung durchgefiihrt.
Das Schaftmaterial war Cobalt-Chrom-Molybdén, die Schaftlinge betrug 177 mm und
der Schaftwinkel 5°. Die Schéfte trugen zehn Finnen mit jeweils 0,5 mm radialem
UbermaB und liefen an der Schaftspitze geringfiigig konisch zu. Der Schaftdurchmesser
(12 bis 20 mm), die GroBe der Femurkomponente (F2 bis F3) und das anterior-posteriore
Schaft-Offset (+ 2 mm) wurden anatomisch passend fiir jedes Praparat ausgewéhlt (Tab.

2). Es wurde die hybride Verankerungsmethode verwendet.

In der Studie wurden zwei Implantationsmethoden verglichen: In der Standardgruppe
(n=8) wurde die Implantation nach klinischem Standardprotokoll durchgefiihrt. Der
Operateur selektierte die Grofle des finalen Schafts {iber das taktile Gefiihl wiahrend der
schrittweisen Steigerung des Reamer-Durchmessers, sodass er beim Einfiihren des
Probeschafts auf den letzten 20 - 30 mm einen Widerstand verspiirte. Damit sollte ein
Gleit-fit dieser Lidnge an der proximalen Schaftspitze erreicht werden. In der
GleitFitPlus-Gruppe wurde nach dem Reamen ein Probeschaft verwendet, dessen
Durchmesser 0,5 mm geringer als der des Reamers und des finalen Schafts war. Ziel war
es herauszufinden, ob das taktile Feedback wihrend der Selektion des Schaftes verbessert

werden kann: Nach unserer Annahme sitzt durch den schmaéleren Durchmesser der
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Probeschaft nach dem Reamen lockerer im Markraum, was der Operateur verspiirt und
dadurch konsekutiv auf ein Nachreamen verzichtet. Dementsprechend konnte sich
einerseits die Kortikalisdicke durch das geringere Reamen weniger reduzieren und
andererseits der finale Schaft fester, also mit mehr Gleit-fit fixiert sein. Um potenzielle
Einflussfaktoren zu minimieren, wurde von jedem autologen Femurpaar ein Femur der

Standardgruppe zugeordnet, das kontralaterale Femur der GleitFitPlus-Gruppe.

Spen- Priparat Seite Gruppe Femur- @ Probe- @ finaler
der kompo-  schaft Schaft
nente
1 GleitFitPlusl  Links GleitFitPlus F3 13.5mm 14 mm
Standard1 Rechts = Standard F3 14 mm 14 mm
) Standard?2 Links Standard F2 12 mm 12 mm
GleitFitPlus2 ~ Rechts  GleitFitPlus F2 125mm 13 mm
3 GleitFitPlus3  Links GleitFitPlus F3 15.5mm 16 mm
Standard3 Rechts = Standard F3 16 mm 16 mm
4 GleitFitPlus4  Links GleitFitPlus F3 17.5mm 18 mm
Standard4 Rechts  Standard F3 17 mm 17 mm
5 Standard5 Links Standard F2 15 mm 15 mm
GleitFitPlus5  Rechts = GleitFitPlus F2 145mm 15 mm
6 Standard6 Links Standard F3 16 mm 16 mm
GleitFitPlus6  Rechts = GleitFitPlus F3 155 mm 16 mm
7 Standard7 Links Standard F3 20 mm 20 mm
GleitFitPlus7  Rechts = GleitFitPlus F3 19.5mm 20 mm
8 GleitFitPlus8  Links GleitFitPlus F3 195 mm 20 mm
Standard8 Rechts  Standard F3 20 mm 20 mm

Tab. 2: Auflistung der Préparate.

2.1.2 Erstellung von 3D-Modellen zum Vorher-Nachher-Vergleich

Von jedem Femur wurde ein praoperativer und ein postoperativer CT-Datensatz erstellt
(Somatom Perspective, Siemens AG, Miinchen, Deutschland) (Abb. 5A). Die Schicht-
dicke der Aufnahmen betrug 1 mm, die Schrittweite 0,7 mm und die Pixelgrof3e

0,31 £ 0,03 mm.
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Die pra- und postoperativen Datensdtze wurden in Mimics Medical 21.0 (Materialise NV,
Leuven, Belgien) segmentiert. Dabei wurden die Kortikalis und der Schaft halbautomati-
siert markiert (Abb. 5B) und daraus dreidimensionale Oberflichenmodelle im dreiecks-

basierten STL-Dateiformat (Standard-Tessellated-Language) erstellt (Abb. SC).

Eine Schwierigkeit bestand darin, dass die Knochen pri- und postoperativ unterschiedlich
im CT-Gerét lagen und somit die 3D-Modelle unterschiedlich im virtuellen Raum. Es
brauchte eine Uberlagerung, ohne die Ergebnisse zu verfilschen. Als Losung wurden die
beiden Modelle in den Auswertungsbereich (150 mm des Schafts und 50 mm proximal
daran anschlieBend) und den Uberlagerungsbereich (proximales Femur) geteilt. Der
Uberlagerungsbereich beider Modelle verindert sich durch die Implantation nur vernach-
lassigbar und konnte deshalb in 3-matic 13.0 (Materialise NV, Leuven, Belgien) iiber die
Matching-Funktion zur Uberlagerung gebracht werden. Der Auswertungsbereich wurde
nur passiv mitbewegt, sodass hier Geometrieveranderungen nicht ausgemittelt wurden

und auswertbar blieben (Abb. 5D).

A B
_ Uberlagerungs-
bereich
Implantation I
A | Auswertungs-
bereich

Abb. 5: Workflow. (A) CT-Datensitze eines Femurs vor (oben) und nach (unten) Implantation.
(B) Markierung der Kortikalis (griin, rot) und des Schafts (grau). (C) Transformation
in 3D-Modelle. (D) Uberlagerung der Modelle.

Fiir die Auswertung wurde eine neuartige Methode implementiert. Deren grundlegende
Idee ist es, die prd- und postoperativen Modelle Schicht fiir Schicht in axialen Schnitten
zu untersuchen und auf diesen Schnitten die Verdnderung der Geometrie zu berechnen.
Die axialen Schnitte konnten aus den Informationen der STL-Modelle (Dreieckseck-
punkte und —normalen) in MATLAB 2020a (MathWorks, Natick, USA) berechnet
werden. Ein schematisches Beispiel fiir einen Schnitt des postoperativen Knochens ist in
Abb. 6 rechts zu sehen. Der Abstand zwischen den axialen Schnitten wurde analog zu

den CT-Daten auf 0,7 mm festgelegt.
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Unkorrigierte Korrigierte
Knochenmittelpunkte Knochenmittelpunkte
4 _Z Schnitt A-A
AR, B0 R W = B
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Abb. 6: Definition des Knochenmittelpunkts. Auf dem Schnitt A—A ist die laterale Kortikalisdicke
unkorrigiert (k,, blau gestichelte Linie) und mit Korrektur (k;, gelb gestichelte
Linie) dargestellt.

| |- L,

A 4

Fiir eine einheitliche Definition der Richtungen wurde das Implantat als Referenz fiir das
Koordinatensystem benutzt. Die z-Achse verlduft durch die Mitte des Schafts nach pro-
ximal, die x- und y-Achse zeigen Richtung anterior bzw. medial. Die Daten wurden fiir

die Auswertung auf einen rechten Knochen standardisiert.

Als Knochenmittelpunkt wurde die Mitte des Knochens in der Sagittalebene definiert. In
einer ersten Uberlegung wurde die z-Achse (bzw. Punkte auf dieser Achse) als
Knochenmittelpunkt definiert (blauer Punkt in Schnitt A-A, Abb. 6). Dies zeigte sich
jedoch als problematisch: Die z-Achse beschreibt die Mitte des Schafts und ist gerade,
wihrend der Knochen eine gebogene Form aufweist. Je weiter proximal der betrachtete
Schnitt also liegt, desto weiter wandert der definierte Knochenmittelpunkt nach anterior,
bis er sogar aullerhalb des Knochens liegt (blaue Pfeilspitze in Abb. 6). Dadurch wird
beispielsweise auf dem Schnitt A-A (Abb. 6) der unkorrigierte Wert k,, fiir die laterale
Kortikalisdicke angenommen. Dieser Messwert ist zu weit anterior erhoben, schneidet
schrig durch den Knochen und iiberschitzt die reale Kortikalisdicke deutlich. Deshalb
wurde der Knochenmittelpunkt wie oben erwéhnt ausgehend von der z-Achse auf jedem

Schnitt auf die Halfte des Knochendurchmessers d in der Sagittalebene verschoben
(% d-Korrektur). Damit nimmt die im Beispiel gemessene Kortikalisdicke den korrigierten

Wert kj, an. Auf die Korrektur in der Frontalebene konnte aufgrund der nur geringeren

mediolateralen Kriimmung des Femurs verzichtet werden.

Es wurden folgende Analysen durchgefiihrt (Abb. 7):
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A. Schaftanlage an der Kortikalis (Abb. 7A):

Bei dieser Auswertung wurde der Abstand zwischen Schaft und Kortikalis berech-
net. Die Auswertung konnte nur im Bereich mit Schaft erfolgen (Auswerthéhe

0 — 150 mm). Dort entspricht die z-Achse weitestgehend der Knochenmitte,

wodurch auf die %d-Korrektur verzichtet werden konnte.

B. Verinderung der Kortikalisdicke (Abb. 7B).
C. Verinderung des Markraumdurchmessers (Abb. 7C).
D. Verbiegung des Knochens (Abb. 7D):

Dafiir wurde auf jeder axialen Schicht der Verschiebungsvektor zwischen den
Knochenmittelpunkten pri- und postoperativ berechnet. Um auch Aussagen tliber

die Verbiegung in der Frontalebene zuzulassen, wurde bei dieser Auswertung der

Knochenmittelpunkt einer zweiten % d-Korrektur in der Frontalebene unterzogen.

Priioperativ Postoperativ
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Abb. 7: Schematische Darstellung der Auswertungen. (A) Schaftanlage an der Kortikalis.
(B) Verinderung der Kortikalisdicke. (C) Verdnderung des Markraumdurchmessers.
(D) Verbiegung des Femurs. Die Differenz der schwarzen Linien entspricht den be-
rechneten Verdnderungen durch die Implantation.

Ausgehend vom Knochenmittelpunkt wurde die Analyse in 2°-Schritten iiber 360° durch-
gefiihrt. Die Ergebnisse wurden innerhalb von acht Sektoren, die jeweils 45° umfassen,

gemittelt (Abb. 8).
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Abb. 8: Auswertung in Sektoren. Die Werte wurden iiber einen Sektor von 45° gemittelt. Ant:
Anterior, Ant-Med: Anteromedial, Post-Med: Posteromedial, Post: Posterior, Post-
Lat: Posterolateral, Lat: Lateral, Ant-Lat: Anterolateral.

2.1.3 Statistische Auswertung

Die statistische Analyse wurde mit Statistica 10 (StatSoft Europe GmbH, Hamburg,
Deutschland) durchgefiihrt. Es erfolgte eine Varianzanalyse (ANOVA), um auf signifi-
kante Unterschiede zwischen den Gruppen Standard und GleitFitPlus in Hinsicht auf fol-
gende Parameter zu testen: Schaftanlage an der Kortikalis, Verdnderung der Kortikalis-
dicke, Verdnderung des Markraumdurchmessers und Verschiebung der Knochenachse
nach anterior und medial. Das Signifikanzniveau lag bei p <0,05. Vor der Analyse wurde
die Normalverteilung der Daten (normal p-p plots; p <0,05) und die Varianzhomogenitit
(Levene-Test) nachgewiesen. Anschlieend wurde der Scheffe-Test als Post-hoc-Test

durchgefiihrt.

Es wurden 150 mm des Schafts und 50 mm proximal davon ausgewertet. Die distalen
27 mm des Schafts wurden nicht ausgewertet, da dort die Kortikalis zu diinn fiir eine
verlédssliche Segmentierung ist. Die Auswerthéhe 0 mm markiert den distalen Auswer-
tungsbeginn, die Schaftspitze liegt bei 150 mm, das Auswertungsende ist bei Auswert-

hohe 200 mm (Abb. 9).

»
>

0 mm 150 mm 200 mm

Abb. 9: Schematische Darstellung der Auswerthdhe.
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Es wurden die Durchschnittswerte bestimmter Sektoren (anterior, posterior, medial und
lateral) in bestimmten Auswertungsbereichen verglichen. Diese Auswertungsbereiche

wurden wie folgt definiert:

Auswerthohe 0 mm bis < 60 mm, 60 mm bis < 120 mm, 120 mm bis < 135 mm, 135 mm

bis < 150 mm, 150 mm bis < 165 mm, 165 mm bis 200 mm.

2.2 Ergebnisse der morphologischen Analyse

A. Schaftanlage an der Kortikalis:

Die bedeutendste Anlage des Schafts am Knochen fand auf den 30 mm der Schaftspitze
statt. Der Schaft lag dort vor allem im anterioren Sektor (Abb. 10), in geringerem Mal3e
auch medial und lateral an (Abb. 12, Abb. 13). In diesen drei Sektoren wurde der Abstand
zwischen Schaft und Knochen Richtung Schaftspitze immer geringer. Posterior wurde
der Abstand von distal bis zum Mittschaftbereich geringer, nahm dann aber zur Schaft-
spitze hin wieder zu (Abb. 11). Es fand sich in keinem Sektor ein signifikanter Unter-
schied zwischen der Standardgruppe und der GleitFitPlus-Gruppe (p-Werte 0,27 bis
0,99).

Anterior — Standard
—— GleitFitPlus

n =8/ Gruppe

=
[s2]}

N
~

Abstand in mm

[y
N

0 20 40 60 80 100 120 140
Auswerthdhe in mm

Abb. 10: Abstand zwischen Schaft und Kortikalis im anterioren Sektor mit gepoolter Standard-
abweichung (Praparate innerhalb einer Gruppe (Standard / GleitFitPlus) und Werte
innerhalb des Sektors) als gepunktete Linie.
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Abb. 11: Abstand zwischen Schaft und Kortikalis im posterioren Sektor mit gepoolter Stan-
dardabweichung (gepunktete Linie).
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Abb. 12: Abstand zwischen Schaft und Kortikalis im medialen Sektor mit gepoolter Standard-
abweichung (gepunktete Linie).
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Abb. 13: Abstand zwischen Schaft und Kortikalis im lateralen Sektor mit gepoolter Standard-
abweichung (gepunktete Linie).

Bei Untersuchung der Schaftanlage der einzelnen Préparate fielen zwei verschiedene An-
lagemuster auf, die aus den bisher betrachteten Grafiken mit gepoolten Daten nicht
hervorgehen. Die Anlagemuster unterscheiden sich vor allem in der Abstiitzung anterior
und posterior, was im Sagittalschnitt erkenntlich ist (Abb. 14). Bei der zirkumferenziellen
Anlage liegt der Schaft am Schaftbeginn kontaktlos im Markraum und wird dafiir im
Bereich der Schaftspitze nahezu zirkumferenziell von der Kortikalis umschlossen. Im
Gegensatz dazu liegt der Schaft bei einigen anderen Préparaten schrig im Markraum,
sodass er sich distal zundchst posterior am Knochen anlagert und die Schaftspitze nur
anterior anliegt. Dieses Anlagemuster wird im Folgenden als anteriore Anlage bezeich-
net. Es konnten Abstufungen sowie nicht eindeutig zuordenbare Zwischenmuster festge-

stellt werden.

Bei fiinf Spendern hatten beide autologen Femora dasselbe Anlagemuster (Tab. 3).
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Frontalschnitt Sagittalschnitt
Zirkumferenzielle Anteriore Zirkumferenzielle Anteriore

Anlage Anlage Anlage Anlag

1

Medial §i

Abb. 14: Schaftanlagemuster im Frontal- und Sagittalschnitt: Bei der anterioren Anlage
(Beispielpréparat: GleitFitPlus6) liegt die Schaftspitze nur anterior an, bei der zir-
kumferenziellen Anlage (Beispielpriparat: GleitFitPlus7) anterior und posterior

(griine Pfeile).
Priparat Schaftanlage
GleitFitPlus1 Zirkumferenziell
Standard1 Zirkumferenziell
Standard?2 Anterior
GleitFitPlus2 Anterior
GleitFitPlus3 Zirkumferenziell
Standard3 Zirkumferenziell
GleitFitPlus4 Zirkumferenziell
Standard4 Zwischen beiden Mustern
Standard5 Anterior
GleitFitPlus5 Zwischen beiden Mustern
Standard6 Anterior
GleitFitPlus6 Anterior
Standard7 Anterior
GleitFitPlusT Zirkumferenziell
GleitFitPlus8 Anterior
Standard8 Anterior

Tab. 3: Einteilung der Priparate in Schaftanlagemuster.
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B. Verianderung der Kortikalisdicke:

Es gab keine signifikanten Unterschiede der praoperativen Kortikalisdicke zwischen den
beiden Gruppen Standard und GleitFitPlus. Die praoperative Kortikalisdicke nahm in
allen Sektoren von distal in Richtung Diaphyse zu (Abb. 15 — Abb. 18).
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Abb. 15: Praoperative Kortikalisdicke im anterioren Sektor mit gepoolter Standardabweichung.

£ 12 ,
£ Posterior —— Standard
[ =
'é — GleitFitPlus
= 10 n =28/ Gruppe
b=
14
s et e,
£
= 8
(o]
>
g -
2 = -v\ﬁ
he]
2 6
g
B ........
>

4

2

0

0 50 100 150 200
Auswerthéhe in mm
Distal <« » Proximal

Abb. 16: Praoperative Kortikalisdicke im posterioren Sektor mit gepoolter Standardabweichung.
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Abb. 17: Praoperative Kortikalisdicke im medialen Sektor mit gepoolter Standardabweichung.
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Abb. 18: Praoperative Kortikalisdicke im lateralen Sektor mit gepoolter Standardabweichung.

Die Kortikalisdicke nahm durch die Implantation vor allem im Bereich der Schaftspitze
(Auswerthohe 120 — 160 mm) und dabei hauptsdchlich anterior ab. Die maximale
Dickenabnahme anterior betrug 1405 = 501 um auf der Auswerthohe 146 mm bei der
Standardgruppe und 980 + 447 um auf der Auswerthohe 145 mm bei der GleitFitPlus-

22



Analyse der morphologischen Knochenveranderung bei Schaftimplantation

Gruppe (Abb. 19). Dies entspricht einer prozentualen Abnahme der Kortikalisdicke im
Vergleich zur prdoperativen Situation um 34 + 14 % bei der Standardgruppe und um
26 £ 14 % bei der GleitFitPlus-Gruppe. Auf der Auswerthohe 120 mm bis < 135 mm
zeigte sich anterior ein signifikanter Unterschied der Kortikalisdickenabnahme zwischen
Standard und GleitFitPlus (p = 0,046). Dort betrug die Abnahme der Kortikalisdicke in
der Standardgruppe 481 + 328 um und in der GleitFitPlus-Gruppe 129 + 314 uym. Im
daran anschlieBenden Bereich von 135 bis 150 mm war die Abnahme der Kortikalisdicke
in der Standardgruppe ebenfalls hoher als in der GleitFitPlus-Gruppe, jedoch nicht
signifikant (p = 0,066). In den anderen Sektoren lagen keine signifikanten Unterschiede
vor. Posterior fand sich lediglich eine leichte Abnahme der Kortikalisdicke im Mittschaft-
bereich der Standardgruppe (Auswerthéhe 40 bis 110 mm) (Abb. 20). Medial nahm die
Kortikalisdicke in beiden Gruppen an der Schaftspitze um circa 500 um ab, was einer
Abnahme von 7 — 8 % entspricht (Abb. 21). Bei beiden Gruppen konnte eine geringe
Abnahme der lateralen Kortikalisdicke auf der Auswerthohe 80 bis 150 mm festgestellt

werden (Abb. 22).
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Abb. 19: Verdnderung der Kortikalisdicke im anterioren Sektor durch die Implantation mit ge-
poolter Standardabweichung (gepunktete Linie).
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Abb. 20: Verdnderung der Kortikalisdicke im posterioren Sektor durch die Implantation mit ge-
poolter Standardabweichung (gepunktete Linie).
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Abb. 21: Verdnderung der Kortikalisdicke im medialen Sektor durch die Implantation mit gepool-
ter Standardabweichung (gepunktete Linie).
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Abb. 22: Verdnderung der Kortikalisdicke im lateralen Sektor durch die Implantation mit gepool-
ter Standardabweichung (gepunktete Linie).

C. Verinderung des Markraum-Durchmessers:

Der Markraum wurde in Richtung anterior-posterior auf der Auswerthohe 120 mm bis
160 mm aufgeweitet. Die Priparate der GleitFitPlus-Gruppe erfuhren eine um 426 um
geringere maximale Aufweitung als die Priparate der Standardgruppe. In der Standard-
gruppe lag die maximale Aufweitung bei 1472 = 612 um (Abb. 23). Eine Aufweitung
des Markraums medial-lateral konnte bei beiden Gruppen bei der Auswerthéhe 80 bis
150 mm ermittelt werden (Abb. 24). Die Unterschiede zwischen den Gruppen waren so-

wohl in anterior-posteriore Richtung als auch medial-lateral nicht signifikant (p > 0,12).
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Abb. 23: Aufweitung des Markraum-Durchmessers im anterior-posterioren Sektor durch die Im-
plantation mit gepoolter Standardabweichung (gepunktete Linie).
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Abb. 24: Aufweitung des Markraum-Durchmessers im medial-lateralen Sektor durch die Implan-
tation mit gepoolter Standardabweichung (gepunktete Linie).
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D. Verbiegung des Knochens:

Die Ergebnisse zeigen eine kombiniert elastische und plastische Verformung der Femora
durch die Implantation. Dabei wurde die Knochenachse nach posterior und lateral ver-
schoben. Die Verbiegung nahm von proximal nach distal zu. Die maximale Verschiebung
der Knochenachse nach posterior lag bei 346 + 240 um in der Standardgruppe und bei
248 £ 166 um in der GleitFitPlus-Gruppe (Abb. 25). Die maximale Verschiebung der
Knochenachse nach lateral lag bei 250+ 368 um in der Standardgruppe und bei
131 £ 301 um in der GleitFitPlus-Gruppe (Abb. 26). Damit zeigten sich keine signifi-
kanten Unterschiede zwischen der Standardgruppe und der GleitFitPlus-Gruppe (alle p-
Werte > 0,54).
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Abb. 25: Verbiegung des Knochens in der Sagittalebene durch die Implantation mit Standardab-
weichung (gepunktete Linie).
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Abb. 26: Verbiegung des Knochens in der Frontalebene durch die Implantation mit Standardab-
weichung (gepunktete Linie).

2.3 Diskussion

Das Ziel des ersten Teils der Studie war, die morphologischen Folgen der Implantation
einer Revisionsendoprothese mit langem Schaft in humane Femora darzustellen. Zudem
sollte damit die Grundlage fiir die Interpretation der Untersuchung bei dynamischer Be-
lastung im zweiten Teil der Studie geschaffen werden und die Basis fiir die Erstellung
eines FEM-Modells gelegt werden. Wir verglichen Knochenmodelle, die aus den CT-
Daten von 16 humanen Femora vor und nach der Implantation einer

Revisionsendoprothese generiert wurden.

Dabei handelt es sich um die erste biomechanische Studie zum Thema ,,End-of-Stem
Pain* bei Revisionsknieprothesen, die humane Femora als Untersuchungsmaterial ver-
wendet. In einer Studie von Kim et al. wurden Kontaktdriicke und von-Mises-Vergleichs-
spannungen anhand eines FEM-Modells, das einen durchschnittlichen koreanischen
Mann représentiert, berechnet (44). Completo et al. basierten ihre Erkenntnisse auf Un-
tersuchungen an neun synthetischen Knochen (43). Im Gegensatz zu diesen Ansétzen
bietet die vorliegende Studie, die humane Femora verwendete, eine deutlich bessere

Ubertragbarkeit auf die klinische Situation.

Dennoch gibt es folgende Limitationen unserer Studie: Zum einen unterschieden sich die
beiden Gruppen Standard und GleitFitPlus nur durch die GréBe des Probeschafts. Der

Reamer und der finale Schaft hatten in beiden Untersuchungsgruppen dieselbe Grofe.
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Dadurch war nicht genau definiert, wie grof3 sich der Unterschied des Gleit-fits letzt-
endlich manifestierten wiirde. Um bei zukiinftigen Studien zuverldssige Unterschiede des
Gleit-fits zwischen den Untersuchungsgruppen zu generieren, sollte beispielsweise eine

unterschiedliche Abmessung des Reamers zum finalen Schaft gewahlt werden.

AuBerdem ist in unserer Studie durch das priklinische Studiendesign und den Fakt, dass
nur ein kleiner Teil der Patienten mit Revisionsknieprothesen ,,End-of-Stem Pain* angibt,
nicht klar, welche Praparate zu den Schmerzleidenden gehdren wiirden. Um die klinische
Aussagekraft noch weiter zu erh6hen, konnten zukiinftig klinische Studien durchgefiihrt
werden. Diese konnten sogar die hier etablierte Methode verwenden. Dabei konnten CT-
Daten von Probanden analysiert werden. Es ist zu vermuten, dass prospektive Studien
durch die relativ geringen Fallzahlen schwer umzusetzen sind, doch eine retrospektive
Studie konnte in Zusammenschau mit den Ergebnissen unserer Studie zum Verstindnis

von ,,End-of-Stem Pain‘ weiter beitragen.

In unseren Untersuchungen konnte gezeigt werden, dass die Femora an der Schaftspitze
die groften Verdnderungen erfahren. Unter anderem die Hauptanlage des Schafts am
Knochen lag im Bereich der Schaftspitze. Dabei konnte gezeigt werden, dass durch das
operative Vorgehen zwei verschiedene Anlagemuster umgesetzt werden (anteriore An-
lage und zirkumferenzielle Anlage der Schaftspitze) (Abb. 14). Das lésst sich dadurch
erkldren, dass bei der Operation ein gerader Schaft in das gebogene Femur geschoben
wird. Der Eintrittspunkt und -winkel, mit dem der Schaft in den Knochen eingefiihrt wird,
ist durch die Lage des Oberflichenimplantats bestimmt, die wiederum durch die
anatomischen Gegebenheiten des Patienten vorgegeben ist. Ausgehend von diesem Ein-
trittspunkt wird beim Einfiihren des Schafts angestrebt, dass der Operateur einen Wider-
stand auf den letzten 20 — 30 mm fiihlt. Dadurch ist die Entstehung der zwei
Anlagemuster folgendermallen vorstellbar: Liegt der Eintrittspunkt weit genug anterior
und ist der Eintrittswinkel passend, so liegt der Schaft beim Einfiihren nicht posterior an.
Der Operateur verspiirt den besagten Widerstand erst, wenn der Schaft im enger
werdenden Markraum anterior und posterior anliegt. Schéifte, die so eingefiihrt werden,
zeigen eher eine zirkumferenzielle Anlage (Abb. 27). Im anderen Fall liegt der
Eintrittspunkt weiter posterior. Somit sto3t der Schaft beim Einfiihren bald posterior an
und verklemmt sich beim weiteren Einfiihren an der anterioren Knochenwand. In diesem
Moment spiirt der Operateur den angestrebten Widerstand. Bei der Einspannung des
Schafts auf diese Weise liegt der Schaft an der Schaftspitze nur anterior und nicht
posterior an, sodass die anteriore Anlage vorliegt. Zwischenstufen zwischen den zwei

Mustern sind, wie gezeigt wurde, mdglich. Bei fiinf der acht Spender zeigte sich bei
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beiden Femora dasselbe Anlagemuster. Das betont, dass das Anlagemuster vor allem von
den anatomischen Gegebenheiten und nicht von der Implantationsmethode abhéngig ist.
Unklar ist, ob die zwei Anlagemuster zu unterschiedlichen Beanspruchungen des
Knochens und damit zu unterschiedlicher Priavalenz von ,,End-of-Stem Pain® fiihren.
Geringfligig dagegen spricht eine Studie von Albino et al. In dieser wurde keine
Korrelation eines radiologisch mangelnden Parallelismus zwischen Schaft und Kortikalis
der Tibia mit ,,End-of-Stem Pain* gefunden (37). Da der Pathomechanismus an der Tibia
jedoch unter Umstdnden ein anderer ist, sollten die zwei verschiedenen Anlagemuster am

menschlichen Femur bei klinischen Studien Beriicksichtigung finden.

Zirkumferenzielle Anteriore
Anlage Anlage

Abb. 27: Vorstellung zur Entstehung der Schaftanlagemuster, Knochen im Sagittalschnitt: Ante-
riorer Schafteintrittspunkt bei zirkumferenzieller Anlage, posteriorer Eintrittspunkt
mit distaler posteriorer Anlage (roter Kreis) bei der anterioren Anlage.

Auch bei der Verdanderung der Kortikalisdicke und des Markraumdurchmessers zeigte
sich die Schaftspitze als kritischer Bereich, da dort die groite Aufweitung stattfand. Im
anterioren Sektor konnte bei der Standardgruppe eine prozentuale Abnahme der Kortika-
lisdicke durch die Implantation um bis zu 34 % im Bereich der Schaftspitze festgestellt
werden. Zur tiberméfBigen biomechanischen Belastung in diesem Bereich, die als Grund
fiir ,,End-of-Stem Pain* angenommen wird, kdnnte also zusétzlich zu den bereits publi-
zierten Theorien auch eine verminderte Kortikalisdicke und ausgeprigte endosteale
Knochenpréparation beitragen. Bemerkenswert ist auBerdem, dass die zwei Vergleichs-
gruppen der Studie (Standard / GleitFitPlus) eine unterschiedliche Reduktion der
anterioren Kortikalisdicke erfuhren. Das unterstreicht die Rolle des Operateurs und des
Instrumentariums bei der Implantation einer Revisionsknieendoprothese. Trotz selber
GroBe des Reamers und weitgehend selber Grof3e des finalen Schafts in beiden Gruppen

wurde bei der GleitFitPlus-Gruppe mit diinnerem Probeschaft die Kortikalisdicke
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nachweislich weniger reduziert. Dies ldsst sich durch den lockereren Sitz des
Probeschafts und ein konsekutiv geringeres Nachreamen erkldren. Einschrinkend ist
allerdings zu bemerken, dass sich die Unterschiede nur in einem einzigen Knochen-

bereich (120 bis > 135 mm, anterior) signifikant zeigten.

Als Folge der Implantation war eine kombiniert elastische und plastische Verformung der
Femora festzustellen. Durch die Einbringung des Schafts als starres System steht das
Femur offensichtlich in Zwangsfiihrung und damit sogar im unbelasteten Zustand unter
Vorspannung. Die Verschiebung der Knochenachse nahm nach distal zu, da der Schaft
von distal eingefiihrt wird und im proximalen Femur kein Schaft im Knochen liegt, der
eine Verschiebung der Knochenachse begriinden konnte. AuBlerdem wurde das Matching,
also die Uberlagerung der prioperativen und postoperativen 3D-Knochenmodelle, im
proximalen Bereich durchgefiihrt. Dort wurden die Knochenachsen also bestmdoglich

tiberlagert und kdnnen demnach nur geringe Verschiebungen zeigen.

Die Verbiegung in der Frontalebene nach lateral konnte entstehen, indem der gerade
Schaft den gebogenen Knochen schient, die Biegung des Knochens reduziert und ihn
damit distal nach lateral driickt. Die Verbiegung in der Sagittalebene nach posterior
konnte ebenfalls durch den starren Schaft erkliart werden. Moglicherweise kommt es
durch die Abstiitzung des Schafts zu einer Verschiebung des Knochens in diese Richtung.
Der exakte Grund fiir die Verbiegung der Knochen kann jedoch nicht abschlieBend ange-
geben werden. Zukiinftige Simulationen mit FEM-Modellen, die auf den hier erstellten
Knochenmodellen basieren, sollen mit den gemessenen Deformationen validiert werden
und zur Kliarung dieser Frage beitragen. Zusammenfassend bedeutet die Feststellung
einer kombiniert elastischen und plastischen Verformung der Femora, dass die
Auswirkung der Implantation eines langen, starren Schafts in das Femur nicht
unterschitzt werden darf und bei der Prothesenentwicklung zwingend bedacht werden

sollte.

Die in diesem Teil der Studie gefundenen Verdnderungen der Knochenmorphologie
durch die Implantation einer Revisionsendoprothese geben wichtige Hinweise darauf,
dass die Schaftspitze als besonders kritischer biomechanischer Bereich einzustufen ist.
Relevant fiir die Entstehung von ,,End-of-Stem Pain* konnten zusédtzlich zu den in der
Literatur geduflerten Vermutungen sowohl eine verminderte Kortikalisdicke an der
Schaftspitze, verschiedene Implantationsmethoden, als auch verschiedene Schaftanlage-
muster sein. Im ndchsten Schritt wird die Verformung der Femora unter dynamischer
Belastung betrachtet und untersucht, ob sich daraus Hinweise auf die Ursache von ,,End-
of-Stem Pain* ergeben.
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3 In-vitro Knochendehnung unter Simulation von zwei Szenarien

3.1 Methodik zur dynamischen Lastaufbringung und Dehnungsmessung

Wir fiihrten die Implantation einer achsgefiihrten Revisionsendoprothese an 16 humanen

Femora durch (siehe Kapitel 2.1.1).

Nach der Implantation wurden die proximalen Femora reseziert. Der Sdgeschnitt wurde
mit 347,4 mm Abstand zum distalen Schnitt (knécherne Resektion) gesetzt (207,4 mm
vom distalen Schnitt bis zur Schaftspitze und 140 mm von der Schaftspitze bis zum
gesetzten Sageschnitt). Der verbleibende Knochen wurde mit Plexiglasgranulat und
Polyurethan-Giemittel 100 mm tief in einen Tiegel eingebettet. Der Abstand zwischen
Schaftspitze und Einbettung wurde moglichst gro3 gewahlt (40 mm), um zu verhindern,
dass sich die gemessenen Effekte an der Schaftspitze mit den Artefakten an der

Einbettung iiberlagern (Abb. 28).

Um das Eindringen des GieBmittels in den Markraum zu verhindern, wurde die Offnung

des Markraums vor dem Einbetten oberflachlich mit Knetmasse verschlossen.

207,.4 mm

Schaftspitze

Einbetthéhe

40 mm

100 mm %

‘

Abb. 28: Einbettung der Knochen: 207,4 mm proximal des distalen Schnitts liegt die Schaftspitze,
von der aus 140 mm bis zum Ségeschnitt fiir die Einbettung gemessen werden.
Rechts: Eingebetteter Knochen von lateral.

Die Femora wurden auf der Messmaschine (DYNA-MESS Priifsysteme, Stolberg,
Deutschland) fixiert. Die tibiofemorale Kontaktkraft wurde sinusférmig mit einer Fre-

quenz von 1 Hz {iber die Tibiakomponente und das Polyethylen-Inlay mit einer 50:50-
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Kraftverteilung medial zu lateral aufgebracht. Eine identische Belastungsrichtung bei
allen Praparaten wurde umgesetzt, indem die Schaftachse bei der Einbettung mit Hilfe
einer Vorrichtung parallel zur Tiegelachse gewdhlt wurde. Es wurden zwei Belastungs-

szenarien simuliert:
ChairRise90°:

Um die maximalen Drehmomente in der Sagittalebene an der Schaftspitze beim
Aufstehen vom Stuhl zu simulieren, wurden die Femora in 90° Flexion fixiert (46)
(Abb. 29). Nach Bergmann et al. wirken die maximalen Kréfte im Kniegelenk
beim Aufstehen vom Stuhl bei diesem Beugungswinkel. Die tibiaseitige axiale
Kraft nimmt dabei laut Bergmann et al. bei 75 kg Korpergewicht (AVER75)
2061 N an (46, 47). Es gilt zu bedenken, dass die Drehmomente am Femur in-vivo
insbesondere durch die patellofemorale Interaktion bedeutend reduziert werden.
Um die Drehmomente an der Schaftspitze in-vitro mdglichst physiologisch zu
simulieren, wurde die aufgebrachte Maximalkraft von 2061 N auf 250 N
herunterskaliert. Mit einberechnet wurde dabei die Patellakontaktkraft von circa
2100 N bei 90° Knieflexion (48, 49) bei einem Patellaflexionswinkel von 70°
(50), sowie die Knochengeometrie eines reprisentativen Préparats (Priparat

Standard2).

Von der initialen Last (50 N) ausgehend wurde die Last stufenweise um 50 N bis

zur Maximallast (250 N) erhoht (100 Belastungszyklen pro Laststufe).
Stairs20°:

Fiir die Simulation der nahezu axial wirkenden Maximalbelastung des Knie-
gelenks beim Treppensteigen wurden die Préparate in 20° Flexion fixiert (46)

(Abb. 30).

Um der individuellen Gewichts-, Band-, und Belastungssituation eines jeden
Spenders Rechnung zu tragen, wurde die Last von der initialen Last (1200 N) aus-
gehend stufenweise um 300 N bis zur Fraktur des Knochens erhoht (100 Belas-
tungszyklen pro Laststufe). So konnte sichergestellt werden, dass ein kritischer
Belastungszustand bei jedem Knochen erreicht wurde.
Die Analyse der Knochendeformation wéhrend der zwei Belastungsszenarien wurde iiber
digitale Bildkorrelation (Digital Image Correlation, DIC) mittels dem photo-optischen
Messsystem PONTOS 5 M (GOM, Braunschweig, Deutschland) durchgefiihrt (Abb. 29,
Abb. 30). Das Messsystem verfolgt iber zwei Kameras die dreidimensionalen Koordina-

ten von zahlreichen Punkten auf dem Préparat, indem es die Grauwerte der Bildpixel
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analysiert. Damit ist es in der Lage, Informationen tiber 3D-Koordinaten, 3D-Verschie-
bungen und 3D-Dehnungen zu liefern. Fiir die Mustererkennung wurde vor der Messung
ein kontrastreiches schwarz-wei3es Muster mit Sprithdosen auf die Priaparate aufgebracht
und ein Koordinatensystem mit y-Achse parallel zur Schaftachse im Bildaufnahme-

bereich platziert.

Die Bilderaufnahme erfolgte von lateral, da im Rahmen von Vorversuchen mit einem
Kunstfemur und einem humanen Femur kein signifikanter Unterschied zwischen media-
ler und lateraler Seite festgestellt wurde. Fiir die Analyse wurde bei jeder Laststufe der
60. Belastungszyklus mit einer Bildfrequenz von 15 Hz mitverfolgt und daraus das Bild
am Maximum der sinusformigen Kraftkurve automatisiert ausgewihlt. Dieses Bild wurde
fiir die Auswertung verwendet. Fiir die Berechnung von Dehnungen werden in der Soft-
ware Aramis Professional 2017 (GOM, Braunschweig, Deutschland) automatisch hexa-
gonale Strukturen auf der Préparatoberfliche definiert und deren Geometrieveranderung

im Vergleich zum Referenzbild betrachtet (Abb. 31). Das Referenzbild wurde vor Ver-

suchsbeginn lastfrei aufgenommen. Die Referenzlinge fiir die Dehnungen betrug

1,74 + 0,04 mm.

Abb. 29: ChairRise90°: Praparat im dynamischen Testaufbau mit 90° Flexion zur Simulation der
maximalen Gelenkbelastung beim Aufstehen vom Stuhl mit Kraftaufbringung 50:50
medial zu lateral und 3D-Deformationsanalysesystem (links) iiber ein kontrastrei-
ches Muster (rechts).
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Abb. 30: Stairs20°: Praparat im dynamischen Testaufbau mit 20° Flexion zur Simulation der ma-
ximalen Gelenkbelastung beim Treppensteigen mit Kraftaufbringung 50:50 medial
zu lateral und 3D-Deformationsanalysesystem (links) {iber ein kontrastreiches Mus-
ter (rechts).

3.
-

o

Abb. 31: Berechnung von Dehnungen iiber die Formverédnderung von hexagonalen Strukturen
(rot) auf der Préparatoberfldche anhand des aufgespriihten Musters.

Die flachig gemessenen Dehnungen und Verschiebungen wurden entlang von drei Langs-
schnitten (posterolateral, lateral und anterolateral) dargestellt. Im Folgenden wird der
posterolaterale Schnitt als posteriorer Schnitt bezeichnet, der anterolaterale Schnitt als
anteriorer Schnitt. Auf diesen Schnitten liegt die Auswerthohe 0 mm an der Einbettung,
40 mm auf Hohe der Schaftspitze und 120 mm am distalen Ende des Auswertungsbe-
reichs (Abb. 32). Entlang der Schnitte wurden die Messwerte in 0,1 mm Abstinden

erhoben.

Um Artefakte bei der Dehnungsmessung nicht mit einzubeziehen, wurden nach dem
Export der Daten alle Dehnungswerte, die um mehr als 300 pm/m vom Vorwert abwi-
chen, geloscht. Wenn die Abweichung direkt am Anfang der Datenreihe lag, so wurde
auch dieser Wert geloscht. Als Glattungsverfahren wurden gleitende Mittelwerte berech-
net, wobei jeweils 50 Datenpunkte (25 vor dem Wert und 24 nach dem Wert) einbezogen
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wurden. Dadurch sind am Anfang und am Ende des Auswertungsbereichs 25 bzw. 24

Werte nicht ermittelbar, sodass dort {iber 2,5 mm bzw. 2,4 mm keine Daten vorliegen.

Nach diesen Schritten wurden die Daten der Préparate gemittelt.

Tiegel
Schaft-
spitze

P Femur
posterior
lateral
anterior

0 mm 40 120
mm mm

Abb. 32: Die Ergebnisse wurden entlang von drei Schnitten dargestellt (posterior, lateral und an-
terior). Die Auswerthohe 0 mm liegt an der Einbettung, 40 mm an der Schaftspitze,
120 mm am distalen Ende des Auswertungsbereichs. Roter Pfeil: Krafteinleitung bei
ChairRise90°.

Die statistische Analyse wurde mit Statistica 10 (StatSoft Europe GmbH, Hamburg,
Deutschland) durchgefiihrt. Es erfolgte eine Varianzanalyse (ANOVA), um auf signifi-
kante Unterschiede zwischen den Gruppen Standard und GleitFitPlus sowie zwischen
den Schaftanlagemustern anteriore Anlage und zirkumferenzielle Anlage zu testen.
Verglichen wurden die durchschnittlichen Dehnungen und Verschiebungen im Bereich
der Schaftspitze (Auswerthohe 30 mm bis 50 mm). Das Signifikanzniveau lag bei
p <0,05. Vor der Analyse wurde die Normalverteilung der Daten (normal p-p plots;
p < 0,05) und die Varianzhomogenitét (Levene-Test) nachgewiesen. AnschlieBend wurde

der Scheffe-Test als Post-hoc-Test durchgefiihrt.

3.2 Ergebnisse der in-vitro Tests

Bei beiden Testszenarien wurde die hochste Laststufe fiir die Auswertung benutzt. Das
bedeutet die Laststufe 250 N beim ChairRise90° und die Laststufe vor Fraktur bei
Stairs20°. Ausgewertet wurde die Dehnung der Knochenoberfliche in Femurlédngsrich-
tung (Langsdehnung). Die senkrecht darauf stehende Dehnung wurde ebenfalls ausge-
wertet und wird in der Folge als radiale Dehnung bezeichnet. Positive Dehnungswerte
werden als Dehnung bezeichnet, negative Werte als Stauchung. Auflerdem wurde die

Verschiebung des Femurs nach anterior berechnet (Abb. 33).
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lf

Tiegel
Femur
G| Lingsdehnung
I Radiale Dehnung

l Verschiebung
nach anterior

Abb. 33: Schematische Darstellung der erhobenen Daten: Léngsdehnung, radiale Dehnung und
Verschiebung nach anterior. Roter Pfeil: Krafteinleitung bei ChairRise90°.

3.2.1 Dehnungen auf der Knochenoberflache bei Belastung

ChairRise90°:

Die Dehnungen hatten beim ChairRise90° die Tendenz, von distal in Richtung Einbet-
tung zu steigen (Abb. 34 — Abb. 37).

Posterior lag eine Dehnung in Langsrichtung und eine radiale Stauchung vor. Anterior
lag hingegen eine Stauchung in Léngsrichtung und eine radiale Dehnung vor (Abb. 34 —
Abb. 37). Die maximalen Dehnungen fanden sich iiber die 16 Praparate gemittelt poste-
rior in Langsrichtung mit Werten bis zu 1580 + 450 um/m (Auswerthéhe 2,5 mm) (Abb.
34, Abb. 36).

Posterior wurde bei der Dehnung in Léngsrichtung eine Steigungsdnderung der Deh-
nungskurve auf Hohe der Schaftspitze festgestellt. Wéahrend die Dehnungen von distal bis
zur Schaftspitze stark anstiegen, blieben sie von der Schaftspitze bis zur Einbettung

nahezu auf gleichem Niveau (circa 1500 um/m) (Abb. 34, Abb. 36).

Auffillig war, dass in der Nédhe der Schaftspitze lateral ein Dehnungsmaximum sowohl
in Femurldngsrichtung als auch radial vorzufinden war. Die laterale Maximaldehnung
betrug dabei iiber die 16 Priaparate gemittelt 416 + 250 pm/m in Langsrichtung (Auswert-
hohe 44,3 mm) und 289 + 424 pm/m radial (Auswerthéhe 50,4 mm) (Abb. 34 — Abb.
37). Auch anterior konnte ein sprunghafter Anstieg der radialen Dehnung in der Nédhe der
Schaftspitze auf bis zu 397 + 379 pm/m (Auswerthohe 47,5 mm, n = 16) nachgewiesen
werden (Abb. 35, Abb. 37).

Beim Vergleich der beiden Implantationsmethoden lieB sich zwischen der Standard-

gruppe und der GleitFitPlus-Gruppe kein signifikanter Unterschied der Dehnungen an
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der Schaftspitze (Auswerthohe 30 — 50 mm) nachweisen bei p > 0,15 anterior, lateral und

posterior (Abb. 34 — Abb. 37).

Zusétzlich zum Vergleich der Gruppen Standard und GleitFitPlus wurden die im ersten
Teil der Studie definierten Schaftanlagemuster verglichen. Dabei zeigte sich, dass die
Préparate mit anteriorer Anlage (n = 8) im Vergleich zu den Priparaten mit zirkumferen-
zieller Anlage (n = 6) keine signifikant unterschiedlichen Dehnungen an der Schaftspitze
vorwiesen (p > 0,41) (Abb. 36). Die Unterschiede der radialen Dehnungen waren auf-

grund des Messrauschens schwer zu beurteilen (Abb. 37).

2500 5 ‘_\
1500 ——W 3
£ H \"u\ “
T 1000 \,\, D
3 : o Gruppe
£ : ’ S Q . — Anterior  Standard
o0 : : e o Anterior  GleitFitPlus
c : ) e _
5 soo ST TN
.a:, : RO e b : — Lateral Standard
o — Lateral GleitFitPlus
g o | B v
9 20 40 60 80 100 120 — Posterior  Standard
: A~ Posterior  GleitFitPlus
-500 e -
LS. /"""v n=8/Gruppe
/
-1000 :
-1500 :

Auswerthohe in mm

Abb. 34: Dehnung in Femurléngsrichtung bei ChairRise90° in pm/m mit Standardabweichung
(gepunktete Linie) entlang von drei Schnitten. Die Auswerthhe 0 mm entspricht der
Einbetthdhe, die Schaftspitze liegt bei 40 mm.
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Abb. 35: Radiale Dehnung bei ChairRise90° in pm/m mit Standardabweichung (gepunktete Li-
nie) entlang von drei Schnitten. Die Auswerthéhe 0 mm entspricht der Einbetthohe,
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Abb. 36: Dehnung in Femurléngsrichtung bei ChairRise90° in um/m mit Standardabweichung
(gepunktete Linie) entlang von drei Schnitten. Die Auswerthhe 0 mm entspricht der

Einbetthohe, die Schaftspitze liegt bei 40 mm.
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Abb. 37: Radiale Dehnung bei ChairRise90° in pm/m mit Standardabweichung (gepunktete Li-
nie) entlang von drei Schnitten. Die Auswerthéhe 0 mm entspricht der Einbetthohe,
die Schaftspitze liegt bei 40 mm.

Stairs20°:

Auch bei Stairs20° stiegen die Dehnungen tendenziell von distal in Richtung Einbettung
an. Wie schon beim ChairRise90° lag posterior eine Dehnung in Langsrichtung und eine
radiale Stauchung vor, wihrend es anterior umgekehrt war (Abb. 38 — Abb. 41). Der
maximale, iiber 16 Priparate gemittelte Dehnungswert wurde posterior in Knochenlangs-
richtung in der Nédhe der Einbettung mit 7169 + 2249 pm/m (Auswerthohe 3,3 mm) ge-
messen (Abb. 38, Abb. 40).

Bei der Dehnung in Langsrichtung gab es kaum Indizien fiir das Vorhandensein des
Schafts, bis auf einen Knick in der Dehnungskurve des lateralen Schnitts auf Hohe der
Schaftspitze. Auf Hohe der Schaftspitze betrugen die Dehnungen in Langsrichtung poste-
rior 4910 = 1672 um/m, lateral 2427 + 1261 um/m und anterior -1483 £ 1470 pm/m
(n=16) (Abb. 38, Abb. 40).

Bei der radialen Dehnung war anterior ein deutliches Maximum der Dehnungen im
Bereich der Schaftspitze vorhanden (Maximum 779 £ 668 um/m bei Auswerthohe
39,4 mm, n = 16) (Abb. 39, Abb. 41). Lateral wurden die Knochen in radiale Richtung
distal und proximal deutlich gestaucht, wihrend an der Schaftspitze kaum radiale Stau-

chungen oder Dehnungen vorlagen (Abb. 39, Abb. 41).
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Wie schon beim ChairRise90° gab es weder in Langsrichtung noch radial signifikante

Unterschiede zwischen der Standardgruppe und der GleitFitPlus-Gruppe bei p-Werten

von 0,27 (Langsdehnung anterior) bis 0,94 (radiale Dehnung anterior). Auch zwischen

zirkumferenzieller Anlage und anteriorer Anlage gab es in Léngsrichtung keine signifi-

kant unterschiedlichen Dehnungen (p > 0,17) (Abb. 40). In radiale Richtung lagen bei

den Priparaten mit anteriorer Anlage auf Hohe der Schaftspitze anterior geringfligig

hohere radiale Dehnungen vor, lateral geringfiigig niedrigere radiale Stauchungen. Die

Unterschiede waren nicht signifikant (p > 0,34) (Abb. 41).
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Abb. 38: Dehnung in Femurladngsrichtung bei Stairs20° in um/m mit Standardabweichung (ge-
punktete Linie) entlang von drei Schnitten. Die Auswerthdhe 0 mm entspricht der

Einbetthdhe, die Schaftspitze liegt bei 40 mm.
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entlang von drei Schnitten. Die Auswerthéhe 0 mm entspricht der Einbetthohe, die
Schaftspitze liegt bei 40 mm.
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Abb. 40: Dehnung in Femurlangsrichtung bei Stairs20° in pm/m mit Standardabweichung (ge-

punktete Linie) entlang von drei Schnitten. Die Auswerthéhe 0 mm entspricht der
Einbetthohe, die Schaftspitze liegt bei 40 mm.
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Abb. 41: Radiale Dehnung bei Stairs20° in um/m mit Standardabweichung (gepunktete Linie)
entlang von drei Schnitten. Die Auswerthéhe 0 mm entspricht der Einbetthohe, die
Schaftspitze liegt bei 40 mm.

3.2.2 Verschiebung des Knochens nach anterior

Die Femora erfuhren eine Verschiebung nach anterior. Die Verschiebung nahm von der
Einbettung in Richtung Krafteinleitung zu. Die Knochen wurden anterior, lateral und
posterior nahezu gleich weit verschoben, sodass die drei Graphen meist {ibereinander-
liegen.

Die maximale Verschiebung beim ChairRise90° betrug im Durchschnitt der 16 Priaparate
1,6 £ 0,6 mm (Abb. 42, Abb. 43).

Die maximale Verschiebung bei Stairs20° betrug 6,3 = 1,8 mm (Abb. 44, Abb. 45).

Es gab an der Schaftspitze keine Unterschiede zwischen Standard und GleitFitPlus bei
beiden Testszenarien (p > 0,36) (Abb. 42, Abb. 44) Beim ChairRise90° wurden die Pri-
parate mit anteriorer Anlage um circa 300 pm weiter nach anterior verschoben als die
Priparate mit zirkumferenzieller Anlage, ohne Signifikanz an der Schaftspitze zu errei-
chen (p > 0,32) (Abb. 43). Es gab keine Unterschiede zwischen anteriorer Anlage und
zirkumferenzieller Anlage bei Stairs20° (p > 0,68) (Abb. 45).
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Abb. 42: Verschiebung nach anterior bei ChairRise90° mit Standardabweichung (gepunktete Li-
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Abb. 43: Verschiebung nach anterior bei ChairRise90° mit Standardabweichung (gepunktete Li-

nie) entlang von drei Schnitten. Die Auswerthéhe 0 mm entspricht der Einbetthdhe,
die Schaftspitze liegt bei 40 mm.
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3.2.3 Frakturmuster der Knochen bei Uberkritischer Belastung

Bei vier Priparaten lag bereits vor der dynamischen Belastung eine anteriore Langsfrak-
tur von 5 bis 7 cm Lénge vor, die durch die Implantation des Schafts ausgelost worden
war (Abb. 46). Die Langsfrakturen fiihrten allerdings weder dazu, dass die Femora bei
niedrigeren Laststufen versagten, noch frakturierten die Knochen im Versuch entlang der
vorbestehenden Fraktur. Von diesen vier Praparaten waren zwei in der Standardgruppe,
zwei in der GleitFitPlus-Gruppe. Bei drei Prdparaten hatte der Schaft eine anteriore

Anlage, bei einem Priparat die zirkumferenzielle Anlage (Tab. 4).

Abb. 46: Priparat Standard5 in der Einbettvorrichtung: Beispiel fiir eine 7 cm lange, anteriore
Langsfraktur, ausgelost durch die Implantation.

Die Kraft bei Fraktur lag zwischen 1500 N und 4800 N. Dabei frakturierten die beiden
Préaparate eines Spenders im autologen Rechts-Links-Vergleich jeweils bei vergleich-

baren Laststufen.

Beziiglich des Verlaufs der Frakturlinie kam es entgegen der Erwartung nicht bei allen
Priparaten zum direkten Abriss des Knochens an der Einbettstelle. Es zeigten sich meh-
rere Frakturmuster, denen sich die Priparate aufgrund des charakteristischen Verlaufs der
Frakturlinie zuordnen lieen (Tab. 4). Das haufigste Muster zeichnet sich dadurch aus,
dass im Bereich der Schaftspitze eine anteriore, horizontal verlaufende Frakturlinie von
20 — 30 mm Lénge vorliegt. Auf welche Art der Knochen von dieser horizontalen Frak-
turlinie aus durchbrach, unterschied sich. Das Muster wurde als ,,Schaftmuster bezeich-

net (Abb. 47).
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Eine weitere Gruppe von Priparaten zeigte Keilfrakturen. Dabei beginnt die Fraktur
posterior zwischen Schaftspitze und Einbettstelle, verlduft dann medial und lateral Rich-
tung anterior, wobei sich die Frakturlinie seitlich in eine proximale und eine distale Frak-
turlinie aufteilt. Durch diese Aufteilung entsteht ein anteriorer Keil (Abb. 48). Die
Femora brachen entweder entlang der distalen oder entlang der proximalen Frakturlinie
komplett durch. Neben einer Gruppe an Sondermustern, die beispielsweise mehrere Kno-
chentriimmer oder eine starke Torsion aufwiesen, fanden sich vier Préparate mit Fraktur
entlang der Einbettung (Abb. 47). In Tab. 4 sind die einzelnen Préparate mit Kraft bei

Fraktur und dem morphologischen Frakturmuster aufgefiihrt. Priparate, bei denen zwei

Kraftwerte angegeben sind, brachen zwischen zwei Laststufen.

Priparat Kraft bei Frakturmuster Vorbestehende Fraktur
Fraktur durch Implantation
GleitFitPlusl ~ 3300/3600 N  Sondermuster /
Standard1 4200 N Schaftmuster /
Standard2 1800/2100 N  Einbettung /
GleitFitPlus2 1800 N Schaftmuster /
GleitFitPlus3 ~ 3000 N Schaftmuster /
Standard3 2700 N Einbettung /
GleitFitPlus4  1800/2100 N  Keilfraktur Langsfraktur anterior (6,5 cm)
Standard4 2100/2400 N Keilfraktur /
Standard5 1500/ 1800 N  Keilfraktur Langsfraktur anterior (7 cm)
GleitFitPlus5 1800 N Schaftmuster /
Standard6 1800 /2100 N  Schaftmuster Langsfraktur anterior (6 cm)
GleitFitPlus6 2100 N Schaftmuster Langsfraktur anterior (5 cm)
Standard7 4500 N Einbettung /
GleitFitPlus7 3900 N Schaftmuster /
GleitFitPlus8 4800 N Keilfraktur /
Standard8 4800/5100 N  Einbettung, /
Sondermuster

Tab. 4: Stairs20°: Laststufe bei Fraktur des Knochens und Frakturmuster.
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Standard3

ADbb. 47: Verschiedene Frakturmuster. Links: ,,Schaftmuster” mit anteriorer horizontaler Fraktur-
linie (Préparat Standardl). Rechts: Fraktur entlang der Einbettung (Priparat
Standard3).

Die Messung der Hauptdehnungsrichtung zeigt auf, in welche Richtung die Knochen-
oberfliche am meisten gedehnt wird. Diese Hauptdehnungsrichtung kann iiber die ver-

wendete Software angezeigt werden. In Abb. 48 sind rechts unten die Hauptdehnungs-

richtungen eines Préparats in der Laststufe vor Fraktur aufgezeigt.

Abb. 48: Links: Keilfraktur in Ansicht von anterior (oberes Bild) und lateral (unteres Bild). Rechts
oben: Detailansicht. Rechts unten: Dehnungsmessung in der Laststufe vor Fraktur:
Schwarze Pfeile fiir die Hauptdehnungsrichtungen, rote Fléche fiir hohe Dehnungen,
griine Flache fiir geringe Dehnungen, weil3 gestrichelt ist die Frakturlinie skizziert
(Préparat Standard4).
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3.3 Diskussion der in-vitro Tests

Im Rahmen des zweiten Teils der Studie wurden Dehnungen auf der Knochenoberflédche
von 16 humanen Femora in einem dynamischen in-vitro Belastungsszenario analysiert.
Dabei wurde eine neue Methode der Dehnungsmessung angewandt und es wurden hohe
Dehnungen an der Schaftspitze gemessen. Nachfolgend werden Methodik und Ergebnisse
diskutiert.

Die meisten Patienten mit ,,End-of-Stem Pain* verspiiren den Schmerz bei Aktivitdt und
nicht im Ruhezustand (35, 36). Deshalb gehort es zu den Vorteilen der vorliegenden Stu-
die, dass die Messung unter dynamischer Belastung stattfand. Unter dieser Voraussetzung

kann ein biomechanisches Korrelat fiir ,,End-of-Stem Pain‘ am ehesten detektiert werden.

Einschridnkend ist die Isolation des Femurs im Versuchsautbau zu bedenken. Das Fehlen
von Weichteilgewebe, Muskeln und vor allem der Patella fiihrt insbesondere beim
Chair-Rise90° zu deutlich verdnderten Kréften auf das Femur im Vergleich zur in-vivo
Situation. Es wurde versucht, die Problematik auszugleichen. Dafiir wurde die Kraft be-
rechnet, die im Versuch aufgebracht werden muss, um die physiologischen Momente an
der Schaftspitze zu erreichen. Obwohl dabei Daten aus verschiedenen Studien einbezogen

wurden, konnte so ein moglichst realistisches Szenario umgesetzt werden.

In der vorliegenden Studie wurde die digitale Bildkorrelation (Digital Image Correlation,
DIC) zur Messung von Dehnungen auf der Knochenoberfliche verwendet. Lange Zeit
galt die Anwendung von Dehnmessstreifen als Goldstandard fiir die Dehnungsmessung.
Diese Methode hat jedoch mehrere Nachteile: Zum einen ist die Priparierung des
Knochens notwendig. Zum anderen wird die Auswertung dadurch eingeschrénkt, dass die
Daten nur an diskreten Punkten und nicht flichig erhoben werden. In den letzten Jahren
wurde deshalb zunehmend eine alternative Methode eingesetzt, die auf der digitalen Bild-
korrelation beruht. Dabei werden Dehnungen und Verschiebungen auf der Knochenober-
fliche aus den Unterschieden zwischen zeitlich aufeinanderfolgenden Bildern berechnet.
Diese Methode funktioniert kontaktlos und ermdoglicht eine flichige, hochauflésende und
dreidimensionale Analyse. Digitale Bildkorrelation wurde schon zur Messung von relati-
ven Verschiebungen eingesetzt. Beispielsweise nutzten Grupp et al. die Methode, um Re-
lativbewegungen zwischen Implantat und Knochen zu messen (51). AuBBerdem wurden
iiber DIC bereits erfolgreich Dehnungen auf der Knochenoberfldche analysiert. Dies fand
hauptsédchlich im Rahmen der Validierung von FEM-Modellen statt (52—54). Tatani et al.
kamen dabei zur Schlussfolgerung, dass DIC zur préklinischen Evaluierung der

Biomechanik verschiedener Endoprothesen gut geeignet wére (54). Auch einige andere
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biomechanische Untersuchungen, bei denen Dehnungen auf der Knochenoberflache von
Interesse waren, bedienten sich der digitalen Bildkorrelation (54-58). In der Untersu-
chung von Correa et al. lautete die Fragestellung, ob die extraossére Fixierung eines Im-
plantats proximales stress shielding an der Tibia reduzieren konnte. Dafiir wurden die
Dehnungen auf der Tibia iiber DIC gemessen. Diese Studie ist dahingehend interessant,
dass bei einem Priparat die Dehnungen zusétzlich tiber Dehnmessstreifen aufgezeichnet
wurden. Dabei wurde die Korrelation der Dehnungsmessung iiber DIC und {iber Dehn-
messstreifen festgestellt (R = 0,74) und somit die Methodik validiert (56). Digitale Bild-
korrelation iibernimmt damit zunehmend die Rolle des Goldstandards der Dehnungs-

messung.

Nachdem Completo et al. in ihrer Studie Dehnmessstreifen verwendeten (43), ist die
vorliegende Studie die erste, die Dehnungen auf der Knochenoberfliche in Bezug auf

,End-of-Stem Pain* anhand von digitaler Bildkorrelation untersucht.

Die groBite Einschriankung der vorliegenden Studie ist das Fehlen einer addquaten Kon-
trollgruppe. Mehrere Moglichkeiten wéren hierfiir denkbar gewesen: Anhand der autolo-
gen Femora hitte der physiologische Zustand mit dem Zustand nach Implantation vergli-
chen werden konnen. Es wurde allerdings entschieden, die autologen Femora fiir den
Vergleich der beiden Implantationsmethoden (Standard / GleitFitPlus) zu verwenden.
Alternativ hitte jedes Femur mehrmals getestet werden konnen, also zundchst mit einem
Implantat ohne Schaft und in der Folge mit einem Implantat mit Schaft. Dies war nicht
moglich, da bei Stairs20° eine Laststeigerung bis zum Versagen vorgesehen war. Aufler-
dem wire beim Aus- und Einbau der Implantate eine iiberméBige Manipulation des
Femurs notig gewesen. Deshalb wurde auch diese Moglichkeit bewusst nicht gewihlt. Im

Rahmen von folgenden Studien sollte die genannte Liicke geschlossen werden.

Bei der Auswertung des Stairs20°-Tests wurde die Laststufe vor Fraktur fiir die Analyse
gewihlt. Damit ist die betrachtete Lastsituation hoher, als man sie in-vivo im Regelfall
vorfinden wird. Dennoch bietet die gewéhlte Laststufe den Vorteil, dass vorhandene
Effekte sicher gefunden und nicht {ibersehen werden. Auflerdem ist die Knochenqualitét
der Versuchspriparate vermutlich besser als die der Patienten, die eine Revisionsknie-
prothese bendtigen. Somit miissen im Versuch hohere Krifte aufgebracht werden, um
Effekte aufzuzeigen, die bei den Patienten schon bei geringeren Laststufen feststellbar

waren.

Bei den Versuchen waren Dehnungen auf der Knochenoberfldche messbar. Deren Bedeu-

tung wird im Folgenden diskutiert.
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Die gemessenen Dehnungen stiegen von distal nach proximal an. Dieses Ergebnis war zu
erwarten, da der Hebelarm der Kraft, die am distalen Femur eingeleitet wurde, Richtung
Einbettung immer groBer wird. Dadurch steigen von distal nach proximal die Biege-

momente und damit auch die Biegespannungen.

Die Femora wurden beim ChairRise90° und bei Stairs20° posterior in Langsrichtung ge-
dehnt und radial gestaucht, wihrend sie anterior in Langsrichtung gestaucht und radial
gedehnt wurden. Auch dieses Ergebnis entspricht der Erwartung, da die Kraft am distalen
Femur von posterior eingeleitet wurde, was die Langsdehnung posterior bewirkt. Diese
Dehnung in Langsrichtung geht mit der radialen Verjliingung des Knochens einher. In
Abb. 49 wird dieser Sachverhalt am Beispiel von Stairs20° verdeutlicht. Die Pfeile auf

dem schematischen Femur verdeutlichen die Richtung der Dehnungen bzw. Stauchungen.
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Abb. 49: Posteriore Dehnungen (links) und anteriore Dehnungen (rechts) bei Stairs20° mitn = 16.

Auffillig ist, dass in Langsrichtung und radiale Richtung charakteristische Dehnungen
im Bereich der Schaftspitze auftraten. So lag beispielsweise beim ChairRise90° lateral
ein Maximum der Langsdehnung sowie der radialen Dehnung in der Néhe der Schaft-
spitze vor. Die Dehnungen betrugen dabei 416 + 250 um/m in Langsrichtung (Auswert-
hohe 44,3 mm) und 289 + 424 pm/m radial (Auswerthdhe 50,4 mm). Dadurch, dass in
beide Richtungen positive Dehnungen vorlagen, kann geschlussfolgert werden, dass es
sich um eine Aufweitung des Knochens in beide Richtungen, also um eine Art Ausbeu-
lung handeln muss. Auch anterior konnte beim ChairRise90° ein radiales Dehnungs-
maximum nahe der Schaftspitze aufgezeichnet werden. AuBerst relevant ist die Frage,

warum es an der Schaftspitze zu vermehrten Dehnungen kommt. Die Autoren dieser
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Studie halten es aufgrund erster FEM-Simulationen fiir wahrscheinlich, dass sich die
Schaftspitze bei Belastung von der anterioren Anlage am Knochen wegbewegt. Dies liegt
daran, dass die Kriimmung des Femurs bei Belastung abnimmt, der Knochen also begra-
digt wird. Damit ist der Schaft weniger eingespannt und die Schaftspitze bewegt sich von
der anterioren Anlage weg. Durch die Bewegung der Schaftspitze konnte es anterior oder
posterior zu einem Abrollen des Schafts am Knochen und damit zu den Dehnungsspitzen

kommen.

Bei Stairs20° zeigten sich dhnliche Kurvenverldufe wie beim ChairRise90°. Dabei lag
das Niveau der Dehnungen bei Stairs20° deutlich hoher (maximale Dehnung
7169 + 2249 um/m posterior auf Auswerthéhe 3,3 mm). Das ist dadurch zu erklaren, dass
bei Stairs20° eine sehr hohe Laststufe, ndmlich die Stufe vor Fraktur des Knochens, aus-

gewertet wurde.

Grund fiir Diskussion gibt bei Stairs20° der Verlauf des lateralen Graphen. In radiale
Richtung gab es im Bereich der Schaftspitze (Auswerthohe 40 — 60 mm) nur duflerst
geringe Stauchungen, wahrend der Knochen proximal und distal davon deutlich stirker
gestaucht wurde (Abb. 39, Abb. 41). Eine Interpretationsmoglichkeit dieser reduzierten
Radialstauchung im Bereich der Schaftspitze konnte sich aus der Anatomie des Femurs
ergeben. Durch eine geringfiigig konvexe Kriimmung der Femora in der Frontalebene
konnten die Knochen lateral physiologischerweise in Langsrichtung gedehnt und radial
verjiingt werden (Abb. 50). Bei Priparaten mit implantiertem Schaft konnte im Bereich
der Schaftspitze ein Mechanismus vorliegen, der dieser radialen Verjiingung ent-
gegenwirkt. Denkbar wire etwa, dass es im Bereich der Schaftspitze ein Abstiitzphidno-
men des Schafts am Knochen gibt, durch das ein innerer Druck auf den Knochen wirkt.
Dieser Druck konnte der radialen Stauchung entgegenwirken. Diese Idee wird dadurch
unterstiitzt, dass im ersten Teil der Studie die maximale anteriore, mediale und laterale
Anlagerung des Schafts am Knochen genau in dem Bereich lag, in dem nun das Stau-

chungsminimum ermittelt wurde (siehe Kapitel 2.2).
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Abb. 50: Beispiel eines in der Frontalebene leicht gekriimmten Femurs mit schematischer Dar-
stellung der zu erwartenden lateralen Dehnungen bei Stairs20° (lila). Quelle: In An-
lehnung an Dornheim Medical Images GmbH, 2020 (59).

Die gefundenen Dehnungsspitzen an der Schaftspitze decken sich mit einer Analyse von
Kim et al. (44). In dieser FEM-Studie wurde berechnet, dass die Kontaktdriicke und von-
Mises-Vergleichsspannungen an der Schaftspitze besonders hoch seien. Diese Ergebnisse

konnten nun auch experimentell an humanen Préparaten bestétigt werden.

Vergleicht man die vorliegenden Ergebnisse mit der Studie von Completo et al., so zeigt
sich, dass die gemessenen Dehnungen in einer dhnlichen Gro3endimension liegen (43).
Die Ergebnisse konnen nicht direkt verglichen werden, da bei Completo et al. syntheti-
sche Tibiae verwendet wurden, die Kraft (2030 N) axial aufgebracht wurde und die Last
entweder mit einer 60:40 oder 100:0 Verteilung medial zu lateral eingeleitet wurde.
Wihrend in der vorliegenden Studie die maximalen und minimalen Dehnungswerte an
der Schaftspitze bei 4910 pm/m und -1483 pm/m lagen, ermittelten Completo et al. unter
den genannten Voraussetzungen maximale und minimale Dehnungen von circa
1500 um/m und -2000 pum/m an der Schaftspitze. Dabei fanden sich signifikant hohere
Dehnungen bei Implantaten mit Schaft im Vergleich zur Kontrollgruppe ohne Schaft.
Diese Unterschiede wurden allerdings nur bei massiven Varus-Momenten durch aus-
schlieBliche Belastung des medialen Kompartiments gemessen und waren bei einer
60:40-Belastung medial zu lateral nicht nachweisbar (43). Die vorliegende Studie ergénzt
die Ergebnisse von Completo et al. Es konnte gezeigt werden, dass auch bei humanen
Priparaten hohe Dehnungen an der Schaftspitze wirken. Die Dehnungen koénnen nicht
nur an der Tibia festgestellt werden, sondern finden sich auch am Femur. Der sprunghafte
Anstieg der Dehnungen im Bereich der Schaftspitze zeigt sich nicht nur bei ausschlieli-
cher Belastung des medialen Kompartiments, sondern auch bei gleicher Belastung beider

Kompartimente.

Die Bedeutung der gefundenen Ergebnisse liegt darin, dass nun nachgewiesen ist, dass

die Implantation von steifen Schéften in humane Femora das Dehnungsverhalten der
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Knochen modifiziert. Damit ergibt sich eine Moglichkeit, die Genese von ,,End-of-Stem
Pain* zu erkldren. Es ist vorstellbar, dass die gemessenen Dehnungen an der Schaftspitze
zu den beobachteten Knochenhypertrophien und moglicherweise auch zu den Schmerzen
fiihren. Es gibt in der Literatur verschiedene Theorien, die beschreiben, wann sich Kno-
chen aufbaut, also hypertrophiert. Zu den dltesten Ideen gehoren die Vorstellungen von
Wolff und von Roux, die die ,,Funktionelle Anpassung* des Knochens beschreiben. Das
heiB}t, dass sich Knochen an eine verdnderte Belastung durch Knochenaufbau oder -abbau
anpasst (60, 61). Roux flihrt dabei unter anderem das Beispiel einer frakturierten Tibia

an, deren Funktion durch eine massiv verdickte Fibula iibernommen werden kann (61).

Neuere Hypothesen, wie die von Fyhrie und Carter oder von Huiskes, sehen die Dichte
an Verformungsenergie (SED, Strain Energy Density), die auf den Knochen wirkt, als
malgeblichen Initiator fiir den Knochenaufbau an (62, 63).

Die Mechanostat-Hypothese nach Frost besagt, dass sich Knochen aufbaut, wenn eine
bestimmte kritische Dehnung iiberschritten wird (MESm, Minimum Effective Strain for
modeling). Dadurch soll die Festigkeit des Knochens erhoht werden und spitere Verfor-

mungen reduziert werden (64).

Nach dieser Theorie wiirde sich der Knochen aufbauen, wenn die im Versuch gemessenen
Dehnungen die kritische Dehnung (MESm) {iberschreiten. Damit kdnnten die beobach-
teten Knochenhypertrophien erklért werden.

Auch die Schmerzen kdnnten durch die Dehnungen auf der Knochenoberfliche entste-
hen. Das Periost (Knochenhaut) ist im Gegensatz zum Knochen selbst sensibel innerviert.
Ein lokaler Spitzendruck mit lokaler Dehnung der Knochenoberflaiche und damit des

Periosts an der Schaftspitze konnte deshalb Schmerzen auslosen.

In der vorliegenden Studie konnten keine signifikanten Unterschiede zwischen den Pra-
paraten der Standardgruppe und der GleitFitPlus-Gruppe festgestellt werden. Das spricht
dafiir, dass die GroB3e des Probeschafts allenfalls einen geringen Einfluss auf das Ergebnis

der Implantation und damit auf ,,End-of-Stem Pain* hat.

Des Weiteren hatte auch das Schaftanlagemuster lediglich einen geringen Einfluss auf die
Knochendehnungen, ohne dass statistisch signifikante Unterschiede (Signifikanzniveau
p <0,05) vorlagen. In Hinblick auf ,,End-of-Stem Pain‘ kénnen deshalb beide Schaft-
anlagetypen als akzeptabel gesehen werden, wobei aus Autorensicht eine Préferenz fiir

die zirkumferenzielle Anlage ausgesprochen werden kann.

Beziiglich der Frakturen lag bei einigen Priparaten bereits durch die Implantation eine

anteriore Langsfraktur vor. Dies illustriert die massiven radialen Kréfte, die wahrend der
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Implantation an der anterioren Schaftspitze auftreten, was sich mit der Erkenntnis eines
massiven Kontaktes der Schaftspitze mit dem anterioren Kortex deckt (45). Andererseits
fiihrte die vorbestehende Fraktur nicht dazu, dass die Knochen bei wesentlich niedrigeren
Lasten brachen. Die Langsfraktur spielt also offensichtlich fiir die Knochenstabilitét in
den untersuchten Belastungsszenarien nur eine geringe Rolle. Dennoch stellt sich die
Frage, welche Rolle eine anteriore Langsfraktur fiir ,,End-of-Stem Pain“ spielt. Die
schmalen Langsfrakturen sind im Rontgenbild kaum zu erkennen und kdnnten deshalb
klinisch nicht als Ursache fiir ,,End-of-Stem Pain* identifiziert werden. Es konnte gezeigt
werden, dass anterior radiale Dehnungen, also Dehnungen in Knochenquerrichtung,
wirken. Vorausgesetzt ein Patient hat eine anteriore Léngsfraktur, so konnte der Knochen
dieser Querbelastung nachgeben, indem sich der Frakturspalt radial aufweitet. Dadurch
wiirden am Frakturspalt deutlich héhere Dehnungen wirken, was Schmerzen begiinstigen
konnte. Es konnte keine Korrelation der Léngsfrakturen mit der Implantationsmethode
festgestellt werden. Beziiglich der Schaftanlage war eine leichte Tendenz erkennbar, dass
die anteriore Anlage mit mehr anterioren Léngsfrakturen einhergehen konnte. Drei der
vier Priparate mit anteriorer Lingsfraktur hatten eine anteriore Anlage. Es wére denkbar,
dass die Mechanismen beim Einfiihren des Schafts bei der anterioren Anlage mit einer
hoheren anterioren Belastung fiir den Knochen einhergehen. Um einen statistisch
signifikanten Unterschied nachweisen zu konnen, wére jedoch eine Untersuchung mit

einer grofleren Priparatzahl notig.

Die Tatsache, dass die autologen Femora eines Spenders bei sehr dhnlichen Laststufen
versagten, zeigt, dass die intraindividuellen Unterschiede durch die Implantations-
methode (Standard / GleitFitPlus) geringer waren als die interindividuellen Unterschiede

durch die Femurgeometrie.
In der Studie zeigten sich beim Versagen der Knochen verschiedene Frakturmuster.

AuBerst auffillig ist, dass beim ,,Schaftmuster* die Frakturlinie horizontal entlang der
Schaftspitze verlief (Abb. 47). Auch bei den Keilfrakturen kam es teilweise zu einer Rich-
tungsdnderung der Frakturlinie auf Hohe der Schaftspitze (Abb. 48). Die Implantation
eines langen Schafts greift also offensichtlich in die Bruchcharakteristik ein. Zusitzlich
zur digitalen Bildkorrelation, die hohe Dehnungen an der Schaftspitze zeigte, weist auch
diese Beobachtung auf eine verdnderte Biomechanik und eine hohe mechanische Belas-

tung im Bereich der Schaftspitze hin.

Bei der Messung der Hauptdehnungsrichtungen fallt auf, dass die Frakturlinie weitest-

gehend senkrecht auf den Hauptdehnungsrichtungen der Knochenoberflache steht. Das
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deutet darauf hin, dass die gemessenen Dehnungswerte zur Realitit passen, was fiir die

Legitimation der angewendeten Methode zur Dehnungsmessung spricht.

Zusammenfassend bieten die gefundenen Erkenntnisse eine Mdéglichkeit, die Genese von
,End-of-Stem Pain*“ anhand von Knochendehnungen an der Schaftspitze zu erkldren.
Gleichsam ergibt sich aus den Ergebnissen ein neuartiger Ansatz, um Prothesenschifte

innovativ zu designen und bereits in-vitro auf ihre Performance zu testen.

Dieser Ansatz soll in den néchsten Schritten verfolgt werden: Auf Basis der 3D-Knochen-
modelle aus dem ersten Teil der Studie soll ein FEM-Modell entwickelt werden, das
durch die Daten des zweiten Teils der Studie validiert wird. Das Modell kann die
Dehnungen auf der Knochenoberfliche unter Belastung simulieren. Damit konnte bei-
spielsweise getestet werden, welchen Einfluss das Schaftmaterial, die Schaftlinge, die
Schaftdicke oder die Schaftform auf die Dehnungen auf der Knochenoberfliche haben.
So sollen neue Schifte entwickelt werden, die im FEM-Modell die physiologische Bio-
mechanik und die physiologischen Dehnungen des Femurs moglichst wenig
modifizieren. In einem zweiten Schritt kann dann anhand von Prototypen getestet werden,
ob die neuen Schifte auch in der Realitdt zu geringeren Dehnungsspitzen fiihren, indem
man sich wieder der digitalen Bildkorrelation bedient. Fiir den Fall, dass die Dehnungen
auf der Knochenoberfliche der Ausloser von ,,End-of-Stem Pain® sind, so konnte mit
diesen neuen Schaftdesigns ein Ansatz zur Verbesserung der klinischen Komplikationen

von achsgefiihrten Knieendoprothesen geboten werden.
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4 Zusammenfassung und Ausblick

Revisionen von Kniegelenksprothesen spielen in der Endoprothetik eine immer grofB3ere
Rolle, was vor allem auf die steigende Zahl an Primdroperationen und die steigende
Lebenserwartung der Patienten zuriickzufiihren ist (1-6, 10, 65). Fiir die stabile
Verankerung des Implantats bei der Revisionsoperation werden meist lange
intramedulldre Schifte eingesetzt. Dies fiihrt allerdings bei bis zu 26,8 % der Patienten
tibiaseitig und bis zu 11,6 % der Patienten femurseitig zu belastungsabhingigen
Schmerzen an der Spitze des Schafts, dem sogenannten ,,End-of-Stem Pain“ (36). Als
Grund fiir die Schmerzen wird eine problematische Biomechanik am Interface zwischen
Schaft und Knochen angenommen (36, 37). Bis heute sind jedoch kaum biomechanische
Studien zum Thema verfligbar, sodass es im Rahmen der Prothesenentwicklung noch

nicht moglich ist, daraus resultierende Losungsansitze zu verfolgen.

Ziel dieser Doktorarbeit war es, diese Liicke zu schlieBen. Dafiir sollte im ersten Schritt
herausgefunden werden, welche grundsétzlichen morphologischen Verdnderungen
humane Femora durch die Implantation einer Revisionsendoprothese erfahren. Im
zweiten Schritt sollte unter mechanischer Belastung untersucht werden, ob charakteristi-
sche Dehnungen auf der Knochenoberfldche im Bereich der Schaftspitze messbar sind,
die ,,End-of-Stem Pain“ ausléosen konnten. Weiteres Ziel war es, die Rolle des

Durchmessers des Probeschafts in Hinblick auf die erhobenen Ergebnisse zu evaluieren.

Zunichst wurde eine achsgefiihrte Revisionsendoprothese in 16 humane, weichteil-
befreite Femora mit der hybriden Verankerungsmethode implantiert. Dabei wurden zwei
Implantationsmethoden mit unterschiedlichem Durchmesser des Probeschafts verglichen.
Im Vergleich zur Standardgruppe (n = 6) wurde in der GleitFitPlus-Gruppe (n = 6) ein
0,5 mm schmaélerer Probeschaft verwendet. Vor und nach Implantation wurden CT-
Datensitze der Knochen angefertigt, aus denen virtuelle 3D-Knochenmodelle erstellt
wurden. Uber den Vergleich der pri- und postoperativen 3D-Modelle konnten die
Geometrieveranderungen der Femora durch die Implantation berechnet werden. Die
grofften Verdnderungen der Femurgeometrie wurden an der Schaftspitze nachgewiesen.
Die Dicke der Kortikalis wurde dort um bis zu 30 % reduziert. Die Dickenreduktion war
in der GleitFitPlus-Gruppe im Vergleich zur Standardgruppe in einem bestimmten Areal
signifikant geringer (p = 0,046). Die maximale Anlage des Schafts an der Kortikalis
zeigte sich im Bereich der anterioren Schaftspitze iiber eine Linge von 20 — 30 mm.
Dabei wurden zwei Anlagemuster des geraden Schafts im gebogenen Markraum

festgestellt (anteriore Anlage und zirkumferenzielle Anlage der Schaftspitze am
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Knochen). Aullerdem war eine kombiniert elastische und plastische Verformung der

Knochen messbar.

Nachdem ,,End-of-Stem Pain‘ vor allem unter Belastung auftritt, folgte auf diesen Teil
der Studie ein experimentelles Belastungsszenario. Dafiir wurden die Préparate in einer
Priifmaschine fixiert und einer bestimmten Kraft ausgesetzt (Maximallast beim Aufste-
hen vom Stuhl und Maximallast beim Treppensteigen). Wahrend der Belastungsphase
wurden die Dehnungen der Knochenoberfliche mit Hilfe von digitaler Bildkorrelation
(DIC) tiber ein optisches Messsystem erfasst. Dabei bestitigte sich die Hypothese von
charakteristischen Dehnungen an der Schaftspitze. An der Schaftspitze waren Steigungs-
danderungen der Dehnungskurven feststellbar. AuBerdem lagen dort deutlich erhohte
radiale Dehnungen vor. Es gab keine signifikanten Unterschiede zwischen den Untersu-

chungsgruppen Standard und GleitFitPlus (p < 0,05).

Bei der Bewertung der Ergebnisse sollte bedacht werden, dass sich die Versuchsgruppen
lediglich durch die Abmessung von Probeschaft zu finalem Schaft unterschieden und
nicht durch die Abmessung von Reamer zu finalem Schaft. Im Zuge nachfolgender
Untersuchungen sollte die Abmessung von Reamer zu finalem Schaft modifiziert werden.
AuBerdem empfiehlt sich als Ergénzung der vorliegenden Studie die Erfassung von
pradoperativen Dehnungsdaten, um eine Vergleichsbasis fiir die postoperativen Daten zu
bilden. In ihrer Zusammenschau unterstiitzen die Ergebnisse die Theorie einer biomecha-
nischen Ursache von ,,End-of-Stem Pain®“. Zusitzlich zu den in der Literatur geduBerten
Hypothesen konnten unterschiedliche Anlagemuster der Schaftspitze an der Kortikalis
sowie die Reduktion der Kortikalisdicke eine Rolle fiir ,,End-of-Stem Pain‘ spielen. Die
an der Schaftspitze gemessenen Dehnungsspitzen konnten die Entstehung von ,,End-of-
Stem Pain“ erkliren. Sie werden am realen Patienten auf die Knochenhaut tibertragen und

konnten dort den Schmerz provozieren.

In den nédchsten Schritten werden die erstellten 3D-Modelle fiir die Entwicklung eines
FEM-Modells (Finite-Elemente-Methode-Modell) benutzt, mit der Moglichkeit der
Validierung durch die Ergebnisse der Dehnungsmessung. Mit dem FEM-Modell sollen
virtuell Schéfte entwickelt werden, die in der Simulation und spéter auch in der Realitét
zu physiologischeren Knochendehnungen fiihren. Die Optimierung des Schaftmaterials
und -designs, des Einbau-Instrumentariums, der Abstimmung zwischen Implantat und
Knochenpréparation und des operativen Vorgehens konnte zukiinftig eine wichtige Rolle
zur Optimierung der Knochendehnungen und Reduktion der klinischen Komplikationen

in der Revisionsknieendoprothetik spielen.
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