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Einleitung 1

1  Einleitung

1.1 Hintergrund

Die proximale Humerusfraktur ist eine der haufigsten Frakturen des Erwachsenen in den
westlichen Landern und die Inzidenz steigt im Alter erheblich an (Court-Brown und
Caesar 2006). Auch weitere kndcherne oder muskuldre Verletzungen konnen nach
Ausschopfung der konservativen Methoden die Implantation von Humerusprothesen

notwendig machen.

Die Implantationszahlen von Endoprothesen der oberen Extremitat haben sich in
Deutschland in den letzten zehn Jahren ann&hernd verdoppelt, was besonders auf den
steigenden Anteil an inversen Schulterendoprothesen zuriickzufthren ist (Kircher 2020).

Da dies vorwiegend eine Operation am &lteren Menschen ist, kann der Anstieg zum einen
durch eine immer élter werdende Gesellschaft mit einem Anspruch auf aktive Teilhabe
am Leben erklart werden. Zum anderen wurde das Indikationsspektrum fir die inverse
Prothese (ber die letzten Jahre ausgeweitet, da gute Ergebnisse vor allem bei
Rotatorenmanschettenlasionen und hochgradig degenerativen Veranderungen erzielt
werden konnten (Muller et al. 2020). Das inverse Modell bietet somit auch bei
schwerwiegenden Verletzungen eine Lésung, welche die schmerzfreie Bewegung der

Schulter wiederherstellt.

Mit ihrer einzigartigen Anatomie hat die Schulter einen enormen Bewegungsumfang, was
jedoch mit einer starken Belastung fur das Gelenk und folglich einer erhéhten
Anfalligkeit fir Erkrankungen einhergeht. Auch nach dem Einsatz einer
Schultergelenksprothese wirken zahlreiche Kréafte auf das Implantat, welche die Stabilitét
der Prothese beeinflussen. Die primare Stabilitdit von Implantaten ist jedoch
ausschlaggebend fiir die ossare Integration der Prothese in den Knochen. Nur wenn die
Mikrorelativbewegung zwischen Prothese und Knochen 150 pm nicht liberschreitet, kann
der Knochen an die Prothese anwachsen und somit ein gutes Langzeitergebnis und damit
einhergehend die Zufriedenheit und Lebensqualitat der Betroffenen gewéhrleisten (Pilliar
et al. 1986).

Verschiedene Faktoren beeinflussen die postoperative Stabilitdt der Prothesen. Dazu
zahlen unter anderem die Operationstechnik, das Prothesendesign sowie die postoperative

Belastung. In den vergangenen Jahrzehnten wurden die Implantationsmdglichkeiten
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sowie die Prothesenkonzepte bereits stetig weiterentwickelt und verbessert, wodurch die
Komplikationsraten gesenkt und oftmals eine Schmerzreduktion der Betroffenen erreicht
werden konnte (Kircher 2017). Die postoperative Belastungssituation des
Schultergelenkes blieb bislang jedoch weitgehend unbeachtet, obwohl sie ebenfalls einen
zentralen Einfluss auf die Stabilitdt der Implantate hat und damit den langfristigen

Implantationserfolg maf3geblich mitbestimmt.

1.2 Stand der Forschung

Sowohl theoretische Modelle als auch Computersimulationen und verschiedene in vitro
Studien an Human- oder Kunstknochen wurden in der Vergangenheit dazu genutzt, die
primére Stabilitdit von Implantaten zu untersuchen. Ein wichtiger Fortschritt war
auflerdem die Entwicklung von speziellen Implantaten, welche mithilfe von eingebauten
Sensoren in vivo diejenigen Kréfte messen konnen, die auf die Prothese wirken
(Bergmann et al. 2011).

Dabei standen vor allem das Knie- und das Huftgelenk im Mittelpunkt der
Implantatforschung. Hier wurden bereits wichtige Erkenntnisse zur Primarstabilitat von
Endoprothesen gewonnen, jedoch sind diese Ergebnisse nur begrenzt auf das
Schultergelenk Ubertragbar. Ein zentraler Grund dafir ist die Lage und die Komplexitat
des Schultergelenks, wodurch die Kraftiibertragung in einem weitestgehend anderen
Ausmald stattfindet als bei den anderen groRen Gelenken. Die im menschlichen Kérper

wirkenden Kréfte beeinflussen die Prothesen und deren Verankerung jedoch mafigeblich.

Auch die Stabilitdt von Schultergelenkprothesen wurde bereits in einigen Studien
erforscht (Harris et al. 2000; Cuff et al. 2011; Favre und Henderson 2016; Jahnke et al.
2021), allerdings meist theoretisch und unter Laborbedingungen, welche sich von den
Gegebenheiten im menschlichen Korper deutlich unterschieden. Unbeachtet blieb bei den
bisherigen Studien vor allem der Einfluss des Muskelzuges auf die Stabilitat des

Implantats.

Der komplexe Aufbau des Schultergelenks wird durch Muskeln, Sehnen und die
Gelenkkapsel grundlegend bestimmt. In der Bewegung beeinflussen die umliegenden
Strukturen die Funktion der Schulter wie bei keinem anderen Gelenk. In
vorangegangenen Studien wurde deutlich, dass die Kraft, die bei der Abduktion des

Armes auf das Schultergelenk wirkt, anndhernd einer axialen Belastung durch das eigene
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Korpergewicht entspricht (Poppen und Walker 1978). Diese Krafteinwirkung ist nattirlich
nicht unerheblich und sollte eine zentrale Rolle in der Untersuchung der
Prothesenstabilitat spielen. Inwiefern der Muskelzug in Ruhe und bei Bewegungen des
Armes die Prothesenstabilitat unmittelbar postoperativ beeinflusst, ist bislang jedoch

unklar.



Aufgabenstellung/Fragestellung 4

2 Aufgabenstellung/Fragestellung

Vor dem Hintergrund des aktuellen Forschungsstandes sowie der steigenden Anzahl an
implantierten Humerusprothesen, ist es essentiell, die auf das Schultergelenkimplantat
wirkenden Kréafte durch den Muskelzug sowie ihren Einfluss auf die postoperative

Stabilitat von Prothesen zu untersuchen.

In dieser Studie wird daher die primare Stabilitat einer inversen Schultergelenksprothese
untersucht, wobei der Muskelzug in vitro nachgestellt wird. Ein axiales Gewicht wird in
diesem Modell genutzt, um die durch Abduktion des Armes entstehenden Kréfte zu
simulieren und somit den mdoglichen Einfluss des Muskelzuges zu analysieren. Des
Weiteren werden zwei verschiedene DefektgroRen untersucht, welche die Stabilitat
ebenfalls beeinflussen konnten.

Die zentralen Fragestellungen dieser Arbeit lauten:

1. Welchen Einfluss hat der reine Muskelzug auf die Mikrorelativbewegung der
inversen Schulterendoprothese? Welchen Einfluss hat die Abduktion um 45 bzw.
90 Grad?

2. Wie stellt sich der Einfluss anhand zwei verschiedener Defektgrélien dar?

Erkenntnisse Uber den Einfluss des Muskelzuges und die Auswirkungen von
Bewegungen des Armes auf die Stabilit4t der Prothese sollen anschlielend Rickschliisse
Uber das postoperative BewegungsausmaR der Betroffenen ermdglichen. Daraus kann
ferner geschlossen werden, welche Bewegungen des Armes unmittelbar postoperativ
klinisch mdglich sind, ohne die Stabilitat der Endoprothese zu gefahrden, um sowohl
kurzfristig als auch langfristig den Erhalt der Prothese gewdhrleisten zu kdnnen, sowie
den Betroffenen Schmerzfreiheit zu ermoglichen.
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3  Theoretische Grundlagen

3.1 Belastungssituation des Humerus im Alltag

Bedingt durch seine komplexe Anatomie ist das Schultergelenk das Gelenk mit dem
groften Bewegungsumfang im menschlichen Korper. Diese hohe Mobilitét ist jedoch als
grof3e Herausforderung an die Stabilitat anzusehen.

Die kndchernen Komponenten des Schultergelenks werden vom Humeruskopf und von
dem Glenoid der Scapula gebildet. Da der Humeruskopf jedoch etwa viermal groRer ist
als die Gelenkpfanne, mit der er in dem Kugelgelenk artikuliert, kommt es nur zu einer
kleinen Kontaktflache von etwa 6 cm? zwischen den beiden gelenkbildenden Knochen
(Lacheta et al. 2016). Dieses Missverhaltnis macht weitere stabilisierende Faktoren
erforderlich, wie das Labrum, welches am Glenoid ansetzt und so die Gelenkpfanne

vergroRert, sowie den Kapsel-Band-Apparat, der das Glenohumeralgelenk umschlief3t.

Die verschiedenen Bewegungen im Schultergelenk zu ermdglichen und dennoch eine
dynamische Stabilitdt zu gewahrleisten, ist die wichtigste Aufgabe der
Rotatorenmanschette, bestehend aus Musculus subscapularis, Musculus supraspinatus,
Musculus infraspinatus und Musculus teres minor. Die Muskelgruppe tragt durch
Kompressionskrafte dazu bei, den Humeruskopf in allen Positionen mittig in der
Gelenkpfanne zu halten und vor einer Luxation zu bewahren (Gohlke 2000). Die
unterschiedlichen Ansatze und Verldufe der Muskeln machen ein Zusammenspiel
mdoglich, welches die gewiinschte Positionierung des Armes zulésst, wobei entstehende

Drehmomente durch die Muskelanspannung kompensiert werden mussen.

Die Komplexitat der Anatomie und der Funktionsweise des Schultergelenks ist einer der
Grinde, weshalb die Belastungssituation der Schulter noch nicht ausreichend erforscht

ist.

Die ersten Studien, die sich mit der Belastung des Schultergelenks befassen, waren
theoretische Modelle Mitte des 20. Jahrhunderts (Inman et al. 1944). Dabei wurden
anatomische Verhaltnisse vereinfacht und mit elektromyografischen Erfassungen
zusammengefuhrt. So sollte die Kraft berechnet werden, die die Muskeln auf das Gelenk
ausuben (Poppen und Walker 1978).
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Den biomechanischen Uberlegungen zufolge ist die GroRe von Kraften und
Drehmomenten im Schultergelenk abhéngig von der Position des Armes relativ zum
Rumpf. In diesem vereinfachten Modell (Abbildung 1) eines waagerecht abduzierten
Armes liegt der Schwerpunkt der Gewichtskraft des Armes etwa in der Ellenbeuge. Da
die Kraft dabei nicht durch den Drehpunkt des Gelenkes, das Zentrum des
Schultergelenks, lauft, entsteht ein Drehmoment um das Schultergelenk.

Abbildung 1: Vereinfachtes Modell eines abduzierten Armes nach Poppen et al.

F1 = Gewichtskraft des Armes im Kérpersegmentschwerpunkt
L1 = Hebelarm des Armes

F2 = Muskelkraft

L> = Hebelarm der Muskeln

Um das Gewicht halten zu kénnen, missen die Muskeln das Gewicht ausgleichen und es

ergibt sich ein Gleichgewicht mit
FzXLz_F1XL1:0 (1)

Da der Hebelarm der Muskeln L sehr viel kleiner ist als der Hebelarm L1, an dem das
Gewicht des Armes wirkt, wird deutlich, dass F2 sehr viel gréf3er sein muss als F1, damit
das Gleichgewicht zustande kommt. Beim Halten des Armes in dieser Position
kontrahieren sich die Muskeln, wobei der Humeruskopf mittig in der Gelenkpfanne

positioniert wird. Die Kraft, die durch die angespannten Muskeln auf den Humeruskopf
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bei einer Abduktion um 90 Grad ausgelbt wird, entspricht dabei etwa 90% des
Kdorpergewichts (Poppen und Walker 1978), obwohl der Arm nur etwa 5% des
Korpergewichtes ausmacht. Dieser enorm hohe Betrag wird bei einer Abduktion von 90
Grad maximal, da der Schwerpunkt des Armes in diesem Zustand so weit vom Drehpunkt
des Gelenks entfernt ist wie nur moglich, wodurch der Hebelarm L1 in dieser Situation

maximal wird.

Diese vereinfachten Modelle wurden spater optimiert, indem beispielsweise
bertcksichtigt wurde, dass der Humeruskopf im Laufe der Abduktion eine
Translationsbewegung durchmacht und sich sein Drehzentrum somit verschiebt (Buechel
et al. 1978).

Die dreidimensionale Finite-Element-Methode (van der Helm 1994), welche im Verlauf
noch detailliert besprochen wird, kritisierte die Ungenauigkeit der oberflachlichen
elektromyografischen Messungen. VVan der Helm et al. bezogen daher weitere relevante
morphologische Strukturen wie die angrenzenden Knochen mit in ihre Berechnungen ein
und erbrachten damit weiterflhrende Erkenntnisse bezuglich der Belastung des

Schultergelenks.

Eine weitere Innovation der Belastungsanalyse war die Implantation von Prothesen,
welche mithilfe von verarbeiteten Sensoren, die Krafte, die auf das Schultergelenk
wirken, in vivo messen konnten (Westerhoff et al. 2009b). Die speziell angefertigten
Implantate erbrachten weiterfihrende Erkenntnisse (ber die Belastung des
Schultergelenks bei Alltagsbewegungen. So konnte festgestellt werden, dass
Bewegungen mit ausgestrecktem Arm oder Tatigkeiten, bei denen die Grenze des
Bewegungsumfangs erreicht wird, eine besonders hohe Belastung fiir das Schultergelenk
darstellen (Westerhoff et al. 2009a).

Obwohl die bisherigen Untersuchungen zur Belastung der Schulter in ihren Ergebnissen
variieren, wird deutlich, dass die Belastung bei Bewegungen im Alltag oft die Kraft des
eigenen Kdrpergewichts tbersteigt und zeitweise Krafte von tiber 1700 N auf die Schulter
wirken (Anglin et al. 2000).

Da die Schulter einem so hohen Ausmal} an Bewegung und gleichzeitiger Belastung
ausgesetzt ist, kommt es unweigerlich durch Uber- und Fehlbelastungen zu Pathologien.
Wiederholte Traumata und muskuldre Schwachen fuhren zur Dezentrierung des

Humeruskopfes in der Gelenkpfanne und dufRern sich meist in einem subakromialen
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Impingement-Syndrom, in einer h&ufig schmerzhaften Einklemmung von
Weichteilstrukturen im Schultergelenk (Beirer et al. 2017; Patel et al. 2018). Das
Impingement-Syndrom bildet somit, nach der Rotatorenmanschettenlasion, den
zweithaufigsten Grund flr Schulterschmerzen (Ostor et al. 2005). Als Folge kann es zu
Tendinopathien, Gelenkentzindungen, Arthrose und zur avaskul&ren
Humeruskopfnekrose kommen, bei denen zum Teil eine operative Versorgung mit
Humerusprothesen notwendig ist, um die Beweglichkeit der Schulter langfristig zu
erhalten (Patel et al. 2018).

3.2 Implantation von Humerusprothesen

Die Implantationszahlen von Schulterendoprothesen stiegen in den letzten Jahren in den
westlichen Landern deutlich an, wobei vor allem die vermehrte Implantation von inversen

Schulterprothesen eine wichtige Rolle spielt (Kircher 2020).

3.2.1 Indikation

Zu einem operativen Schultergelenksersatz kommt es in der Regel erst, wenn die
konservativen Therapiemdglichkeiten ausgeschdpft sind. Der haufigste Grund fir einen
Schultergelenksersatz ist die primare Omarthrose (Magosch et al. 2017). Wahrend die
genauen Ursachen der Arthrose bislang unbekannt sind, ist eine steigende Pravalenz im
héheren Lebensalter zu beobachten (Kircher 2017). Im Laufe der Erkrankung kommt es
zur Abnutzung des Gelenkes und so zur Verlagerung des Humeruskopfes, welche sich im
Spétstadium durch Schmerzen manifestiert (Mller et al. 2020). Der Leidensdruck der
Betroffenen entscheidet hierbei tber den Zeitpunkt der operativen Versorgung (Kircher
2017). Weitere wichtige Grinde fur die Implantation einer Schulterprothese sind
Defektarthropathien, posttraumatische Arthrosen, akute Frakturen und avaskulére
Osteonekrosen (Magosch et al. 2017; Wiedemann 2006; Loew 2010).

Bei der Planung des Schultergelenkersatzes spielen neben der Indikation auch die
Lebensgewohnheiten und die Konditionen der Betroffenen, wie beispielsweise der

Muskelstatus, eine entscheidende Rolle fir die Auswahl der Prothesenform.
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3.2.2 Entwicklung der Schulterendoprothetik

Das Design von Schulterprothesen hat sich in den letzten Jahren durch ein verbessertes
Verstandnis der anatomischen und biomechanischen Gegebenheiten des Schultergelenks

entscheidend verandert.

Die ersten Versuche einer Schulterendoprothetik fanden bereits Ende des 19.
Jahrhunderts statt, waren aber meist durch Infektionsprobleme und Implantatlockerungen
wenig erfolgreich (Loew 2010). Nach langjahrigem Erproben von Materialien und
Verankerungsprinzipien kam es schlieBlich Anfang der 1950er Jahre zu einem
Durchbruch. Die erste anatomische Humerusprothese wurde von Neer entwickelt (Neer
et al. 1953) und ersetzte als Monobloc-Implantat aus Vitallium den proximalen Humerus.
Prothesenschaft und -kopf waren fest verbunden und orientierten sich stark an der
anatomischen Grundidee. Abbildung 2 zeigt die Skizze dieses Prothesenmodells in der

praoperativen Planung:

Abbildung 2: Préoperative Planung einer Neer 2 Prothese (3M), Software: mediCAD®

Die Prothese brachte zunéchst zufriedenstellende Ergebnisse, jedoch gab es zunehmend
Probleme bei Betroffenen mit Rotatorenmanschettendefekten. Durch die Implantation
wurde stark in die Gelenkmechanik der Schulter eingegriffen, sodass es zwangslaufig zu
Bewegungseinschrankungen des Armes kam (Loew 2010). In den 1970er Jahren kamen
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darauthin mehrere neue Modelle auf den Markt, die sich dem Problem der veranderten
Gelenkmechanik stellten, indem sie sich von der natlrlichen Anatomie des
Schultergelenks distanzierten und das Prinzip des Kugelgelenks umdrehten (Jazayeri und
Kwon 2011). Die Kugelkomponente wurde an der Scapula fixiert, wéhrend man den
Humeruskopf als konkave Pfanne nutzte. Den Durchbruch bei den sogenannten inversen
Schulterprothesen schaffte 1985 schliellich die Delta Schulterprothese (Grammont und
Baulot 2011). Grammont et al. optimierten das inverse Prinzip, indem sie das
Drehzentrum nach medial und kaudal verlagerten, sodass sich die Scherkréfte auf die
Scapula reduzierten und ein erfolgreiches Ergebnis erzielt wurde (Jazayeri und Kwon
2011). Beim inversen Modell wird der namensgebende Musculus deltoideus vorgespannt
und hat einen groReren Einfluss auf die Abduktion des Armes, sodass er die Funktion
mafgeblich Ubernehmen kann, selbst bei schweren Defekten der Rotatorenmanschette
(Berliner et al. 2015).

Abbildung 3: Préoperative Planung einer Delta Xtend™ Prothese (DePuy Synthes), Software:
mediCAD®
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Zum Zeitpunkt der Jahrhundertwende wurde schlieBlich die Aequalis-Prothese
(Abbildung 4) entwickelt, welche sich durch variable Inklinationswinkel auszeichnet und

eine Anpassung an die individuelle Anatomie der Betroffenen ermdglicht (Boileau und
Walch 1999).

‘W.
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Abbildung 4: "AEQUALIS™ ADJUSTABLE REVERSED" (Tornier Wright)

Die sogenannten Viertgenerationsprothesen optimierten die individuelle Anpassung
weiter, sodass ein stufenloses dreidimensionales Modulieren méglich wurde (Wiedemann
2006). Ein weiteres neues Verfahren ist der knochensparende Oberflachenersatz, bei dem
der Humeruskopf zun&chst mit einer Kappe bedeckt wird und die Option zur spéteren

Revision und Implantation eines umfangreicheren Gelenkersatzes erhalten bleibt.
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3.2.3 Verankerungsmaoglichkeiten

Unabhangig von der Prothesenform gibt es die Mdoglichkeit, die Prothesen wahlweise
mithilfe von Knochenzement zu implantieren oder zementfrei mittels Presspassung
(englisch: press-fit), wobei entsprechende Vor- und Nachteile individuell abgewogen

werden mussen.

Wéhrend die Glenoidkomponente beim vollstdndigen Schultergelenksersatz meist
zementiert verankert wird, sind beim Prothesenschaft sowohl die zementierte als auch die
zementfreie Variante gangig (Wiedemann 2006). Da die axiale Belastung im Vergleich
zur Huft- und Knieendoprothetik etwas geringer ist, sind beide Mdglichkeiten geeignet
und es wird abhéngig vom Patientenwohl entschieden (Grothe et al. 2019).

Um bei der zementfreien Variante einen stabilen Halt des Implantats zu gewahrleisten
um Lockerung zu vermeiden, muss ein fester Verbund zwischen der Prothese und dem
sie umgebenden Medium geschaffen werden. Dies gelingt, indem der Knochen wéhrend
der Implantation so aufbereitet wird, dass eine gut an die Prothesenform angepasste
Knochenhohle entsteht, welche minimal kleiner ist als die Prothese selbst. In diese wird
die Prothese schliellich eingebracht und mittels press-fit verklemmt, sodass ein guter
Form- und Kraftschluss zwischen Knochen und Implantat entsteht. Die durch die Press-
fit-Verankerung entstehende Stabilitdt wird von verschiedenen Faktoren beeinflusst, die

im Folgenden vorgestellt werden.

3.3 Primarstabilitat von Endoprothesen

Um nach der Press-fit-Implantation einen langfristigen Prothesenerfolg zu erméglichen,
ist die Stabilitat der Prothese unmittelbar postoperativ entscheidend, die sogenannte
Primarstabilitat (Gradinger und Gollwitzer 2006, S. 25).

3.3.1 Implantatoberflache

Ein ausschlaggebender Faktor fiir die Primérstabilitat ist die Oberflache des Implantats.
Die Auswahl der Oberflachenstruktur folgt bei den zementfrei implantierten Prothesen
der Idee der OberflachenvergrofRerung, sodass moglichst viel Kontakt zwischen der
Prothese und dem Knochen zustande kommt (Albrektsson et al. 1981). Zudem werden
spezielle Beschichtungen gewahlt, die biokompatibel und bioaktiv sind und das

Einwachsen des Knochens an die Prothese fordern sollen, um so einen langfristigen Halt
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zu garantieren (Schenk und Buser 1998). Den Vorgang des kndchernen Einwachsens an
die Prothese nennt man Osseointegration. Er ist entscheidend fiir die langfristige Qualitéat
des Gelenkersatzes und somit fir das Patientenwohl (Gradinger und Gollwitzer 2006, S.
25). Zementfreie Prothesenschéfte kommen daher meist bei Personen mit guter
Knochenqualitét in Betracht (Wiedemann 2006).

3.3.2 Aufbereitung des Knochenmarkraums

Neben der Wahl der Oberflache spielt bei der zementfreien Implantation auch die
Prothesenform und die Aufbereitung des Knochenmarkraums vor der Implantation eine

wichtige Rolle.

Die Gerate, mit denen der Markraum des Oberarmes aufbereitet wird, sind speziell auf
die Prothesenform angepasst und erschaffen den optimalen Platz, den die Prothese zur
sicheren Verankerung braucht (Loew 2010). Die primére Stabilitit kommt durch
Ringspannungen zustande, welche bei der Implantation der Prothese in die etwas kleinere
Knochenhohle aufgebaut werden (Keener et al. 2017). Ist der Markraum des Knochens
optimal aufbereitet, so kommt es zum erwinschten Form- und Kraftschluss der

implantierten Prothese im Knochen.

Zwar werden Form und GroRe der Prothese pra- und intraoperativ so gut wie moglich an
die individuelle Knochenform angepasst, jedoch &ndert sich mit dem Einsetzen der
Prothese unumganglich die Belastungssituation des Knochens. Dabei ist zu beachten,
dass sich eine zu grofe Abweichung von der urspriinglichen Beanspruchung des
Knochens negativ auf die Stabilitat auswirkt. Dies trifft sowohl auf eine starke Mehr- als
auch eine Minderbelastung zu (Gradinger und Gollwitzer 2006). Durch zyklische
Belastungen wird der Knochen zur Neubildung angeregt. An wenig belasteten Stellen
wird der Knochen resorbiert. Wenn die Belastung nach Implantation also nicht der
Belastungssituation vor Implantation entspricht, kommt es unweigerlich zur
ungerichteten und unkontrollierbaren Neubildung und zum Abbau von Knochen (Schenk
und Buser 1998). Sind diese Umlagerungsvorgange zu stark ausgepragt, kommt es
langfristig zu einer Lockerung der Prothese. Es ist folglich auf eine gut angepasste

Prothesengroéfe zu achten, um einen langfristigen Prothesenhalt zu garantieren.
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3.4 Mikrorelativbewegung

Ausschlaggebend fur die Primarstabilitat sind demnach die Oberflache und die Form der
Prothese. Um nun eine erfolgreiche Osseointegration bei zementfreier Implantation zu
erzielen, ist die Bewegung zwischen Implantat und Knochen bei alleiniger Belastung der

Prothese entscheidend, die sogenannte Mikrorelativbewegung.

Wurde die minimal groRere Prothese frisch in den etwas zu kleinen Knochenmarkraum
implantiert, so ist sie maximal stabil verankert. Daraufhin beginnen die oben
beschriebenen Umbauprozesse des Knochens und die Prothese lockert sich. Allerdings
findet zeitgleich auch das Einwachsen des Knochens an die Prothese statt, was der
Prothesenlockerung entgegenwirkt und zur sogenannten Sekundarstabilitat fihrt. Es ist
also erstrebenswert, die schwindende Primarstabilitdt durch die wachsende
Sekundarstabilitat auszugleichen, sodass sich ein dynamisches Gleichgewicht einstellt
(Albrektsson et al. 1981).

Eine Bewegung von mehr als 150 um an der Prothesen-Knochen-Grenzflache verhindert
das langfristige Einwachsen von Knochen und es kommt stattdessen zu bindegewebigen
Verbindungen, die allerdings nicht ann&hernd so stabil sind wie Knochen (Pilliar et al.
1986). Folglich entstent bei grofleren Bewegungen eine unzureichende
Sekundarstabilitat, woraus ein mangelhaftes Langzeitergebnis resultiert. Der optimale
Bewegungsbereich wird von Pilliar et al. zwischen 28 und 150 um beschrieben, da in
diesem Bereich der umliegende Knochen mit einem Wachstumsreiz stimuliert wird und
eine ossére Integration erfolgreich stattfinden kann (Pilliar et al. 1986). Anhand der
Mikrorelativbewegung lasst sich also eine Aussage Uber den langfristigen Erfolg der
Prothesenimplantation treffen. Je niedriger die Mikrorelativbewegung der Prothese, desto
hoher die Primdarstabilitat und damit einhergehend auch die langfristige Stabilitat des
Implantats.

3.5 Primarstabilitatsanalyse

Um die priméare Stabilitat von zementfrei implantierten Prothesen zu untersuchen, wird
die im Knochen implantierte Prothese belastet und die Bewegung der Prothese im
Knochen gemessen, die dadurch zustande kommt. Dazu wurden bereits verschiedene
experimentelle und theoretische Methoden an Human- oder Kunststoffknochen

entwickelt.
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Die zur Belastung der Prothesen gewéhlten Krafte sollten bei der Testung der
Primérstabilitat moglichst den tatsdchlichen Kréaften im menschlichen Korper
entsprechen. Eine Kraftiibertragung auf das in vitro Modell ist bislang jedoch nur unter
Abstraktion der menschlichen Umgebung gelungen. Unklar ist, welchen Einfluss der
alleinige Muskelzug auf die Stabilitat der implantierten Prothese hat. Aus vielen Studien
zur Belastung des Schultergelenks geht jedoch hervor, dass sowohl axiale Krafte auf den
Humerus wirken, als auch Torsionskrafte (Poppen und Walker 1978; Westerhoff et al.
2009a; Bergmann et al. 2007b). Vergleichbares gilt fur das Knie- und das Huftgelenk, an

denen die ersten Primarstabilitatsanalysen durchgefiihrt wurden.

Die Grundlage fur viele weitere experimentelle Studien schufen Né&gerl et al. mit ihrer
Studie zu Mikrobewegungen von Endoprothesen im Femurschaft (Nagerl et al. 1996). Sie
stellten erstmalig einen Aufbau vor, bei dem mithilfe von Seilziigen eine
Torsionsbelastung auf eine zementfrei implantierte Huftprothese ausgetibt wurde.
Wahrenddessen wurde die Bewegung der Prothese mithilfe von sechs Wegaufnehmern
gemessen. Diese befanden sich an einem mit der Prothese fest verbundenen Messwiirfel,
sodass die dreidimensionale Bewegung der Prothese bei Belastung erfolgreich
widergespiegelt werden konnte. Zeitgleich wurde die Bewegung des Knochens bei
Belastung der Prothese mit ebendieser Messmethode aufgezeichnet und in Abhangigkeit
zur Bewegung der Prothese betrachtet. Verschiedene andere Studien mit diesem
Messaufbau untersuchten unterschiedliche Prothesenmodelle und DefektgrofRen (Gortz et
al. 2002; Jakubowitz et al. 2008; Thomsen et al. 2010; Kinkel et al. 2015; Jahnke et al.
2016; Jahnke et al. 2018).

Eine  weitere  Mdglichkeit zur  Belastung von  Hiftprothesen  bieten
Universalprifmaschinen, welche mithilfe eines Aufsatzes auf der Prothese eine
Torsionsbelastung oder eine axiale Belastung erzeugen (Fottner et al. 2009; Cristofolini
et al. 2007; Kraenzlein et al. 2009). Anstelle der Bewegungsmessung mithilfe von
Wegaufnehmern, besteht auch die Moglichkeit der Bewegungsmessung durch optische
Methoden wie einer Video-Langen&nderungsmessung (Harrison et al. 2013). Hierbeli
werden Marker auf dem Knochenmodell und der Prothese aufgebracht, womit deren
Bewegungen gefilmt und spéater analysiert werden kdnnen. Auch zur Messung der
Primérstabilitdt von Knieendoprothesen wurden Universalprifmaschinen und
Wegaufnehmer in verschiedenen Studien genutzt (Bhimji und Meneghini 2012; Spinelli
et al. 2010).
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Die Finite-Element-Analyse ist eine weitere Methode, die bei der Primarstabilitatsanalyse
von Implantaten angewandt wird. Diese theoretische Methode ist ein numerisches
Né&herungsverfahren, welches mithilfe von speziellen Computerprogrammen der
Festigkeits- und Verformungsuntersuchung von Korpern dient (Richard et al. 2013).
Dabei wird in Rechnersimulationen das System einer in Knochen implantierten Prothese
nachgestellt. Diese Prothese kann nun in der Simulation belastet und die entstandene
Bewegung gemessen werden. Zwar sparen die theoretischen Finite-Element-Methoden
Ressourcen und kdnnen beliebig oft wiederholt werden, jedoch sind sie auch maRgeblich
von der Programmierung der Eigenschaften des Knochens und der Prothese abhangig.
Einige Studien untersuchten mithilfe dieser theoretischen Methode die Primarstabilitét
von Knieendoprothesen (Chong et al. 2010; Fitzpatrick et al. 2014; Berahmani et al.
2016).

Betrachtet man die Primérstabilitatsanalysen von Schulterendoprothesen, so stellt man
fest, dass es bisher nur eine sehr begrenzte Anzahl an Studien hierzu gibt. Es existieren
einige Studien zur Primdrstabilitdit des humeralen Oberflachenersatzes, welche
Universalprifmaschinen zur Belastung und Wegaufnehmer oder optische Messmethoden
zur Bewegungsanalyse nutzten (Favre et al. 2016). Andere analysierten die
Primadrstabilitdt mittels Finite-Element-Methode (Favre und Henderson 2016). Die
Primarstabilitdt von inversen Schulterprothesen ist bislang jedoch weitgehend

unerforscht.

Die Tatsache, dass der Einsatz von Humerusprothesen, im Besonderen der Einsatz von
inversen Prothesen, in den westlichen L&ndern steigt (Kircher 2020), die genaue
Belastungssituation aber nicht hinreichend erforscht ist, macht es unumganglich, weiter
daran zu forschen und weitere Erkenntnisse Uber die Prothesen zu gewinnen. Ein grofer
Kritikpunkt an der bisherigen Forschung ist auflerdem, dass der Muskelzug und die
menschliche Umgebung in den Studien bisher vollkommen aufBer Acht gelassen wurden.
Daher ist es das Ziel dieser Studie, zu untersuchen, welche Belastungen fir die inverse
Humerusprothese unmittelbar postoperativ moéglich sind, ohne die Primaérstabilitat zu

geféhrden und welchen Einfluss der Muskelzug auf die Stabilitat hat.
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4  Material und Methode

Im folgenden Abschnitt werden das verwendete Material, der Versuchsaufbau und das
Messprotokoll dargestellt.

4.1 Material

4.1.1 Prothese

Untersucht wurde die inverse Schulterprothese "AEQUALIS™ ADJUSTABLE
REVERSED" (Tornier Wright, Montbonnot Saint-Martin, Frankreich) mit einer Titan-
Aluminium-Vanadium-Legierung (Ti6Al4V) und einer SchaftgroBe von 11,0 mm
(NominalmaR: 11,5 mm). Der konisch zulaufende distale Schaft hat eine zusétzliche
leichte Neigung von posterior nach anterior und passt sich dadurch an die naturliche S-
Form des Markkanals im Humerus an, wodurch eine hohe Primérstabilitat erzielt werden
soll. Drei Locher am distalen Prothesenende ermdglichen die zusatzliche Verankerung
mittels Verriegelungsschrauben, sodass eine weitere Bewegung nach distal vermieden
und dartiber hinaus Rotationsstabilitat gewahrleistet wird. Zwischen dem distalen Schaft
und dem proximalen Kopf der Prothese dienen Module unterschiedlicher Lange (1,5; 2,0;

2,5; 5,0 und 10,0 cm) der optimalen Anpassung der Prothesenlange.
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4.1.1.1 Aufbereitung der Prothese

Mit einem 1,9 mm Bohrer wurden drei Messpunkte (P1-P3) in die Prothese gebohrt, um
spater Messstabe fixieren zu kénnen. Die Bestimmung der Messpunkthohe war abhéngig
von der Prothesenform. Dabei wurde der Messpunkt P; so gewahlt, dass die
Prothesenbewegung so proximal wie moglich erfasst werden kann. Unmittelbar tiber den
Lochern fur die Verankerungsschrauben befindet sich der Messpunkt P2. An der distalen

Spitze der Prothese befindet sich der Messpunkt Pa.

P1 P2 P3
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proximal distal

Abbildung 5: Prothesenschaft mit Messpunkthdhen

4.1.2 Knochenmodelle

Zum Testen der Prothese wurden kinstliche Oberarmknochen (Typ #3404, large,
Sawbones Europa AB, Malmd, Schweden) verwendet, welche nach dem folgenden

Protokoll aufbereitet wurden.

Die Nutzung von Kkinstlichen Knochen bietet dabei den Vorteil, dass Prothesen
wiederholt getestet werden konnen und die Knochenmodelle schnell und vielfach
verfugbar sind. AuBerdem haben die Kunstknochen eine geringe Variabilitat (Cristofolini
und Viceconti 2000), da diese standardisiert hergestellt werden und darauf ausgelegt sind,
reproduzierbare Ergebnisse zu liefern. Die Knochenmodelle imitieren die strukturellen
Gegebenheiten von menschlichen Knochen (Gardner et al. 2010) und bieten daher eine

gute Mdoglichkeit zur standardisierten und reproduzierbaren Prothesentestung in vitro.

v
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4.1.2.1 Aufbereitung der Knochenmodelle

Eine Gesamtmenge von nges = 10 kiinstlichen Oberarmknochen wurden von einer
erfahrenen Chirurgin mithilfe einer oszillierenden S&ge (MultiTalent, C. & E. Fein
GmbH, Schwabisch Gmund-Bargau) auf eine Lange von 200 mm gekdirzt, gemessen von
der distalen Trochlea nach proximal. AnschlieBend wurde der Markkanal eroffnet, wobei
zunéchst ein 10 mm Bohrer mit einer L&nge von 67 mm verwendet wurde und
anschlieBend ein Bohrer mit 5 mm Durchmesser und einer Lange von 182 mm. Der

Ubergang wurde daraufhin mit Raspeln von 6 und 9 mm Durchmesser geglattet.

Im Anschluss wurden die Humeri auf zwei verschiedene L&ngen gekirzt, wobei die
Knochen entsprechend der Defektklassifikation nach Gohlke et al. (Gohlke und Werner
2017) aufbereitet wurden (Abbildung 6).

10
20 1°: Knochendefekt epiphysér
2°: Knochendefekt metaphysér
3°: Insertion des M. deltoideus
= erhalten
e 4°: Knochendefekt distal des
% M. deltoideus
- 5°: Knochendefekt suprakondylar

Abbildung 6: Defektklassifikation nach Gohlke et al.

Die Knochenlange von 200 mm entspricht demnach einem Defekt 3. Grades. Um einen
Defekt 4. Grades zu erzeugen, wurden fiinf der zehn Kunstknochen auf eine Lange von
160 mm gekdrzt, sodass sich zwei Defektgruppen bilden, die jeweils aus ny = n, =5

Knochen bestanden.

Angepasst an die Messpunkte der Prothese, wurden drei Locher mit einem Durchmesser
von 6 mm in die Knochenmodelle gebohrt, um die Messstébe spater in der Prothese
anbringen zu kénnen. Medial wurden am Knochenmodell auf entsprechender Hohe die
Messpunkte (H1-Hs) mit einem 1,9 mm Bohrer gebohrt, um spater auch im Kunstknochen
Messstabe anbringen zu kénnen. Damit liegt der Messpunkt Hi auf derselben Hohe wie
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der Messpunkt Py, was im spateren Verlauf die Berechnung der Mikrorelativbewegung
ermoglicht. Entsprechendes gilt fiir die Punkte H2 und Hs, welche auf die Messpunkte P
und Pz in der Prothese abgestimmt sind. Bei den Knochenmodellen mit einer Schaftlange

von 160 mm entfiel der Messpunkt Hz aufgrund der Knochenlange.

Nun wurden die Knochenmodelle mit einer Schaftlange von 200 mm orthogonal zum
Boden in einer Form platziert und eingegipst. Dabei wurde die Position der Knochen mit
einem Kreuzlinien-Laser (Quigo, Robert Bosch GmbH, Gerlingen-Schillerhdhe)
kontrolliert (Abbildung 7).

Messpunkt Hy

Messpunkt H»

Messpunkt Hs

Abbildung 7: Aufbereiteter Knochen mit 200 mm Schaftlange im Gipsblock von dorsal (links) und

medial (rechts)



Material und Methode 21

Entsprechend wurden die Knochenmodelle mit einer Schaftlange von 160 mm in
derselben Form positioniert, mittels Linienlaser kontrolliert und anschlieBend eingegipst
(Abbildung 8).

Messpunkt Ha

Messpunkt Hs

Abbildung 8: Aufbereiteter Knochen mit 160 mm Schaftlange im Gipsblock von dorsal (links) und

medial (rechts)
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4.1.3 Implantation der Prothese

Die Implantation des Prothesenstammes in den aufbereiteten Kunstknochen fand mithilfe
einer Universalprifmaschine (Inspekt table blue 20 kN, Hegewald & Peschke, Nossen)

statt, um einen standardisierten und reproduzierbaren Ablauf sicherzustellen.

Dafur wurde die Prothese im Markraum des Kunstknochens platziert und eine Kraft von
F =600 N in 25 Zyklen axial auf die Prothese ausgetibt (Jakubowitz et al. 2011, S. 1217)
(Abbildung 9).

Abbildung 9: Implantation der Prothese in den Kunstknochen
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Die Position der Prothese wurde anschlieBend mittels Rontgen tberpriift (Abbildung 10).

Abbildung 10: Rontgenkontrolle der Prothese in Kunstknochen von dorsal und medial, 200 mm
Schaftléange (links) und 160 mm Schaftlange (rechts)
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4.2 Versuchsaufbau

4.2.1 Ubersicht des Aufbaus

Um eine Torsionsbelastung und zeitgleich eine axiale Gewichtsbelastung auf die Prothese
aufbringen und dabei die Mikrobewegungen von Prothese und Kunstknochen messen zu
kdnnen, wurde folgender Aufbau erschaffen (Abbildung 11). Dieser wird im folgenden

Abschnitt im Detail vorgestellt.

s
A table blue @& & @

g (1) Universalpriifmaschine

(2) Steuerungsrechner

(3) Strebenprofilaufbau

(#) Halterung fiir Messsensoren

(5) Halterung fiir Gewichte

Abbildung 11: Ubersicht des Versuchsaufbaus
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4.2.2 Eingusswanne

Der Gipsblock, der den Kunstknochen in seiner Position hélt, ist in einer Form platziert,
die aus vier zusammengeschraubten T-Elementen aus Aluminium besteht. Diese sind
wiederum mittig auf einer runden Aluminiumplatte mit Schrauben fest verankert, um

einen sicheren Stand des Modells zu garantieren. Die runde Aluminiumplatte ist dabei

ebenfalls mit der Unterlage verschraubt, auf der sie steht, sodass die Vorrichtung
stabilisiert wird (Abbildung 12).

Abbildung 12: Eingusswanne
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4.2.3 Prothesenaufsatz

In vivo kommt es durch die Bewegung des Armes zu einer Belastung der Prothese. Die
verschiedenen Belastungen lassen sich im Modell durch Torsionsmomente nachstellen,
welche um die Langsachse auf die Prothese wirken (Harris et al. 2000; Westerhoff et al.
2009a).

Damit die Torsionsbelastung auf die im Kunstknochen implantierte Prothese Ubertragen
werden kann, wurde ein Aufsatz fur die Prothese angefertigt. Eine lange Schraube
verband den implantierten Schaft der Prothese mit einem mehrteiligen Aufsatzelement.
Dieses bestand aus zwei intermediaren Modulen der Prothese mit jeweils 50 mm Lénge,
einem 145 mm langen Hebel, welcher mit Haken an zwei Seiten versehen wurde, sowie
einer Huilse. Dabei wurde das eine Intermedidrmodul fest mit dem

Querverbindungselement verbunden (Abbildung 13).

Abbildung 13: Prothesenaufsatz in Einzelteilen
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Das zusammengesetzte Aufsatzelement wurde auf den Prothesenschaft geschraubt
(Abbildung 14).

Abbildung 14: Implantierte Prothese mit Aufsatz im Kunstknochen

4.2.4 Strebenprofilaufbau

Auf der Bodenhalterung wurde ein Aufbau aus Strebenprofilen angebracht, welcher

spater der Torsionsbelastung dient.

Dafur wurden vier Strebenprofile in vertikaler Ausrichtung von unten an die runde
Bodenplatte geschraubt. Darunter waren drei lange Strebenprofile und ein kirzeres. Die
drei grofRen Strebenprofile dienen als Halterung eines in U-Form zusammengeschraubten
Strebenprofilsystems. An dem U-férmigen Profilsystem sind vier Umlenkrollen
angebracht. Zwei davon sind direkt am Strebenprofil angeschraubt und zwei wurden ber
einen Flachverbinder angebracht, um die gewiinschte Ausrichtung zu erhalten. Die

Umlenkrollen dienen dem Fihren eines verdrehten Nylonfadens, der die beiden Haken
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des Prothesenaufsatzes Uber eine weitere Halterung an der Universalpriifmaschine
verbindet, wodurch die Torsionsbelastung auf die Prothese tbertragen werden kann. An
der Universalprifmaschine wurde dafir eine Schiene angebracht, an der sich zwei weitere
Umlenkrollen befinden (Abbildung 15).

Abbildung 15: U-Form Strebenprofilsystem mit Fadenfiihrung tber Umlenkrollen
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Es wurde darauf geachtet, dass der Nylonfaden stets im rechten Winkel umgeleitet wird,
um einen Kraftverlust zu vermeiden (Abbildung 16).
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Abbildung 16: Ansicht von schrég hinten zur Darstellung der Umlenkrollen und der Fadenfiihrung

4.2.5 Anbringen der Messstébe

Zum Messen der Prothesen- und Knochenbewegung unter Belastung wurden Messstébe
eingesetzt, welche mittels Sekundenkleber (Klebfix, Cyancrylat-Konstruktionskleber,
Wirth, Kiinzelsau) an den vorgebohrten Lochern in der Prothese und im Knochen fixiert

wurden.
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Die Z-Achse wird durch die L&ngsachse der Prothese gebildet. Die Messstabe fur die
Knochenbewegung sind in Richtung der X-Achse ausgerichtet und die Messstabe der
Prothesenbewegung in Richtung der Y-Achse. An den Messstaben befinden sich
Plexiglasblocke, welche dazu dienen, den Messsensoren eine adaquate Messoberflache
zu bieten. Die zugeschnittenen Plexiglasblocke wurden dafur durchbohrt und passen
exakt auf die Messstébe. Abschlieend wurden die Blocke ebenfalls mit Sekundenkleber
an den Messtaben fixiert, um einen festen Halt und damit ein starres System zu

garantieren (Abbildung 17).

Abbildung 17: Messstdbe an Kunstknochen und Prothese
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4.2.6 Anbringen der Messsensoren

Zum Messen der Mikrobewegungen von Prothese und Knochen wurden hochsensible
Messsensoren mit einer Auflésung von 0,1 um verwendet (Typ NCDT 3010-S2, Micro-
Epsilon, Ortenburg, Deutschland). Die Sensoren wurden an den oben beschriebenen
Plexiglasblocken der Messstdbe platziert, wovon drei an der Prothese und drei an
entsprechenden Punkten am Knochen angebracht wurden. Das genaue Messprinzip wird

im Kapitel 4.3.3 im Detail erlautert.

Um die Sensoren genau an ihrem Messpunkt platzieren und halten zu kénnen, wurde eine

spezielle Halterung angefertigt, die mithilfe eines Gelenkstativs einstellbar ist.

Als Haltevorrichtung fur die Messsensoren dient ein eigens angefertigtes Element aus
einem stabilen L-Profil aus Aluminium. Aus diesem wurde der zentrale Teil ausgefrast,
sodass ein abgewinkelter Rahmen entsteht. In den Rahmen wurden dann mehrere Lécher
gebohrt, in die die Messsensoren auf der gewiinschten Hohe eingefiihrt und seitlich durch
ein weiteres kleineres Loch mit Gewinde mit einer Schraube fixiert werden kdnnen.
Dabei ist es moglich, die Sensoren in zwei Ebenen einzufiihren, also an beiden Kanten
des L-Profils, sodass spater die Messung der Prothesenbewegung in Richtung der X-
Achse und die Messung der Knochenbewegung in Richtung der Y-Achse erfolgt. Das

Messkonzept wird im Verlauf nochmal genauer erldutert.
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Diese angefertigte Haltevorrichtung ist durch ein Kugelgelenk mit dem freien Arm eines
Gelenkstativs verbunden. Der andere Arm des Gelenkstativs ist wiederum durch ein
Kugelgelenk an dem seitlichen Strebenprofil des Grundgerlstes befestigt. Die

Verbindung aus frei einstellbarem Gelenkstativ und festen Kugelgelenken bietet die

Madglichkeit der exakten Positionierung der Sensoren an den Messstaben (Abbildung 18).

Abbildung 18: Halterung fir Messsensoren
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Die jeweiligen Sensoren wurden dabei so angebracht, dass sie immer im rechten Winkel
zu den Messstaben stehen, um eine moglichst genaue Messung zu erhalten. Die
Plexiglasblocke an den Messstaben bieten dabei eine optimale Oberflache fir die

Erfassung durch die Sensoren (Abbildung 19).

Abbildung 19: Platzierung der Messsensoren an den Messstaben

4.2.7 Haltevorrichtung fur Gewichte

Die Prothese wird in vivo vom umliegenden Gewebe und vor allem von den Muskeln
zusétzlich im Knochen fixiert. Um sich an die Umstdnde im menschlichen Korper
anzunahern und verschiedene Belastungssituationen zu simulieren, wurde die Prothese

daher mit einem Gewicht beladen, welches auf der Prothese angebracht wurde.

Um das Gewicht axial auf der Prothese anbringen zu koénnen, wurde eine
Haltevorrichtung bestehend aus zwei Stahlwinkelschienen entwickelt. Diese wurden auf
der Metallform liegend an den beiden seitlichen vertikalen Strebenprofilen angeschraubt.
Um weitere Stabilitat zu erreichen, wurde ein weiteres kurzes Strebenprofil von oben auf
die hinteren Enden der Winkelschienen aufgesetzt und mit den hinteren vertikalen
Strebenprofilen verschraubt. Nach vorne hin wird die Stabilitdt durch ein weiteres
Strebensystem gesichert, welches die Schienen von unten stutzt. Die Winkelschienen
verlaufen somit auch bei hoher Gewichtsbelastung horizontal. AuRerdem wurde eine
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kleine Eisenstange auf Hohe des Strebensystems angebracht, die die Winkelschienen
verbindet, um einen parallelen Verlauf der beiden Schienen (ber die gesamte Lange
sicherzustellen. Die Winkelschienen sind mit vier Umlenkrollen ausgestattet, an denen
das Gewicht Uiber einen Stahldraht umgeleitet werden kann, sodass die Gewichte vor dem

Grundaufbau aufgehangt werden kénnen (Abbildung 20)

)
z 3

Abbildung 20: Halterung flr die Gewichte
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Um die Gewichtsbelastung nun auf die Prothese Ubertragen zu kdnnen, wurde ein
Stahldraht mithilfe von Seilklemmen seitlich an einem sogenannten UA-Profil mit
Doppellochreihe befestigt. Dieses ist mittig mit einer magnetischen Kugel ausgestattet,
welche auf dem Prothesenaufsatz platziert wurde. An dieser Stelle ist die Wahl einer
Kugel essenziell, da sie das Gewicht, welches auf beiden Seiten des UA-Profils wirkt,
austariert und stets eine vertikale und punktuelle Ubertragung des Gewichts auf die
Prothese gewahrleistet (Abbildung 21).

Abbildung 21: UA-Profil auf Prothesenaufsatz

4.3 Planung des Versuchsprotokolls

4.3.1 Berechnung der Torsionsmomente

Zur Belastung der Prothese mit den Torsionsmomenten dient der Prothesenaufsatz,
welcher Uber das Strebenprofilsystem mit der Universalprifmaschine iber einen nicht

dehnbaren Nylonfaden verbunden ist. Dabei (bt die Universalprifmaschine einen Zug
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auf den Nylonfaden aus, welcher sich durch die Haken an dem Prothesenaufsatz auf die

Prothese Ubertragt.

Zunachst sollte eine Torsionsbelastung von 2 Nm auf die Prothese aufgebracht werden.
Dies entspricht weniger als einem Zehntel der tatsachlichen Belastung im Korper bei
Aktivitat, um vorerst eine komplette Lockerung der Prothese zu vermeiden (Jakubowitz
et al. 2011; Westerhoff et al. 2009a).

Um durch den Zug der Maschine eine Belastung von 2 Nm zu erhalten, muss die Lange
des Hebelarmes, welcher hier durch das Querverbindungsstick des Prothesenaufsatzes

gebildet wird, beachtet werden und es gilt Folgendes (Abbildung 22):

-
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Abbildung 22: Querverbindungsstiick des Prothesenaufsatzes, Ansicht von oben

Lange des Hebelarmes: [ = 0,14m
Torsionsmoment: M; = 2Nm
Formel zur Berechnung des Torsionsmoments: M, = [ * F

Daher gilt:

g Mo ZNM N )
7 T o014m T

Um die Prothese also mit einem Torsionsmoment von M, = 2 Nm zu belasten, wurde die
Universalprifmaschine entsprechend so eingestellt, dass 14,3 N Zug aufgebracht wurden.
Uber die Umlenkrollen wurde der Faden im rechten Winkel an die Haken des

Prothesenaufsatzes gefiihrt, um die Kraft moglichst vollstandig auf die Prothese zu
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ubertragen. Die Torsionsbelastung sollte dann gesteigert werden, um die Veranderung

der Prothesenstabilitat feststellen zu kénnen.

Entsprechend gilt fur ein gewinschtes Torsionsmoment M; = 4 Nm:

F, = ANm = 28,6N
270,14m

Und um eine Torsionsbelastung von M, = 6 Nm zu erhalten:

F, = ONm = 429N
37 0,14m 7

4.3.2 Berechnung der axialen Gewichtsbelastung

Die Belastung der Prothese ist vom Kdorpergewicht (BW = engl.

3)

(4)

: body weight) der

betroffenen Person abh&ngig. Das durchschnittliche Kdrpergewicht in Deutschland liegt
bei 77 kg (Statistisches Bundesamt (Destatis) 2017) und wurde hier als MaRstab fur die

Belastungen gewahlt. Verschiedene Belastungssituationen wurden untersucht (Tabelle

1).
Tabelle 1: Belastungen auf die Prothese bei Alltagssituationen
Wirkende Kraft F auf die
Belastungs- Prothese
Studie
situation
in % BW in kg bei 77 kg BW
0° Abduktion
10 7,7 (Bergmann et al. 2007b)
(reiner Muskelzug)
(Poppen und Walker 1978;
45° Abduktion 52 40
Bergmann et al. 2007Db)
90° Abduktion 90 69,3 (Poppen und Walker 1978)
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Hangt der Arm in Ruheposition, wird die Prothese durch den Muskelzug mit etwa 10%
des Korpergewichts belastet (Bergmann et al. 2007b), daher ergibt sich eine Kraft von

F, =77kg x 0,1 =7,7kg (5)
die in Form von Gewichten auf die Prothese geladen wurde.

Eine Belastung mit 52% des Korpergewichts entsteht bei einer Abduktion um 45 Grad,

woraus sich eine Belastung mit
F, =77kg * 0,52 = 40kg (6)
axialem Gewicht ergibt.

Um eine Abduktion um 90 Grad zu simulieren, wird eine Belastung mit 90% des

Kdrpergewichts nachgestellt. Daflr berechnet sich die Belastung mit
F; =77kg * 0,9 = 69,3kg (7)

axialem Gewicht.

4.3.3 Konzept der Mikrorelativbewegungsmessung

Die Mikrorelativbewegung einer implantierten Prothese beschreibt die Bewegung der
Prothese im Knochen bei Belastung der Prothese. Um eine Aussage uber die
Primadrstabilitat und somit Gber das Langzeitergebnis der Prothese treffen zu kénnen, wird

die Mikrorelativbewegung bei Belastung der Prothese betrachtet.

In vorangegangenen Studien wurde hauptsachlich die Mikrorelativbewegung von
implantierten Hiftprothesen in dreidimensionalen Systemen gemessen (Jahnke et al.
2018; Gortz et al. 2002; Jakubowitz et al. 2008). Daflr wurde ein Messwurfel an der
Prothese oder am Knochen angebracht, dessen Position von drei Seiten mit Messsensoren
aufgezeichnet wurde. Bei steigender Belastung kam es zu Mikrobewegungen, welche
mithilfe des Aufbaus dreidimensional erfasst wurden. Daraus wurde dann der normierte
Rotationswinkel berechnet und schlielich die Mikrorelativbewegung der Prothese im

Knochen.

Im Gegensatz dazu wurde bereits bei Bieger et al. auf die dreidimensionale Erfassung der
Mikrorelativbewegung verzichtet (Bieger et al. 2013). Das Augenmerk lag hauptsachlich
auf der Bewegung der Prothese und des Knochens in der Ebene senkrecht zur L&ngsachse

der Prothese, wobei die Rotationsmikrobewegung um die Langsachse erfasst wurde.
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Der hier verwendete Versuchsaufbau ist ein vollkommenes Novum, da hier die
translatorischen Bewegungen der Messstdbe von Prothese und Knochen in der X-Y-
Ebene im Vordergrund stehen. Die Prothesenbewegung in Richtung der Z-Achse, welche
ein mogliches Migrationsverhalten der Prothese widerspiegelt, wird hier folglich
vernachldssigt. In diesem Modell werden nur die translatorischen Bewegungen der
Prothese in Richtung der X-Achse und die des Knochens in Richtung der Y-Achse
betrachtet, woraus dann die Mikrorelativbewegung abgeleitet werden kann. Die folgende
Skizze zeigt die Bewegungsmessung in der Ansicht von oben auf das Prothesen-
Knochen-Modell:

Z X
Y
(1) Knochen
(2) Prothese
(3) Messpin im Knochen
(4) Messpin in der Prothese
Al

Abbildung 23: Skizze der Mikrorelativbewegungsmessung mit A = Richtung der
Prothesenbewegung und B = Richtung der Knochenbewegung

An der Prothese und am Knochen sind Pins befestigt, an denen sich sensible Wegnehmer
zur Bewegungsmessung befinden. Dabei sind die Wegnehmer an Plexiglasblécken
angebracht, um ihnen eine geeignete Oberflache zum Messen der Bewegung zu bieten.
Wird die Prothese um die Z-Achse tordiert, so bewegen sich die Pins. Hierbei bewegt
sich der Pin, welcher an der Prothese angebracht wurde in Richtung der X-Achse (A) und

der Pin, welcher am Knochen angebracht wurde, bewegt sich in Richtung der Y-Achse

(B).



Material und Methode 40

Betrachtet man die Differenz der beiden Bewegungen, so erhdlt man die Bewegung der
Prothese im Knochen, welche Riickschllsse auf die Stabilitat der Prothese zul&sst. Ist der
Verbund fest und die Relativbewegung klein, so bewegt sich die Prothese kaum mehr als
der Knochen und es kann von einer hohen Primarstabilitat und einem guten Form- und
Kraftschluss ausgegangen werden. Bei einer geringen Primarstabilitdt oder einer
Lockerung der Prothese, bewegt sich die Prothese verstarkt im Knochen und es kommt

zu einer hohen Mikrorelativbewegung.

4.4 Versuchsablauf und Messprotokoll

Um den Einfluss von verschiedenen Belastungssituationen im Korper auf die Stabilitét
der Prothese zu untersuchen, wurde die Mikrorelativbewegung der implantierten Prothese
unter zyklischer Torsionsbelastung in verschiedenen Belastungssituationen in vitro

gemessen.

Insgesamt wurden nges = 10 Kunstknochen nach diesem Protokoll untersucht, wobei n; =
5 Knochen eine Schaftlange von 200 mm und n2 = 5 Knochen eine Schaftlange von 160

mm hatten.

Die Prothese wurde, wie oben beschrieben, standardisiert mithilfe der
Universaldruckmaschine mit 25 Zyklen a 600 N in den Kunstknochen implantiert und die
Messsensoren wurden an den Messstdben platziert. Bei den Kunstknochen mit einer
Schaftlange von 200 mm wurden dabei die Messpunkte P1, P2 und P3 an der Prothese und
H1, H2 und Hz am Knochenmodell gemessen. Bei der zweiten Gruppe von Kunstknochen
mit einer Schaftlange von 160 mm wurden die Messpunkte P> und Ps an der Prothese,
sowie die Messpunkte Hz> und Hs am Kunstknochen gewdhlt, da aufgrund der

Humeruslénge die proximalen Messpunkte P1 und H; entfielen.

Zunéchst wurde das Modell ohne den Einfluss des Muskelzuges und somit ohne axiale

Gewichtsbelastung betrachtet.

Die Prothese wurde mit einem Torsionsmoment von 2 Nm belastet. Die Belastung wurde
fur 5 Sekunden gehalten, bevor die Prothese wieder entlastet wurde. Dieser Vorgang
wiederholte sich fir 30 Zyklen. Wahrend der Torsionsbelastung wurde die Bewegung an

den oben genannten Messpunkten aufgezeichnet.

AnschlieBend wurde ein Torsionsmoment von 4 Nm in 30 Zyklen auf die Prothese

ausgetibt, wéahrend die Bewegung an den genannten Messpunkten aufgezeichnet wurde.
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Im néchsten Schritt folgte eine Belastung mit 6 Nm in 30 Zyklen, ebenfalls mit der

Messung der Bewegung.

Daraufhin wurde die Prothese erneut standardisiert implantiert, um eine vermeintlich
aufgetretene Lockerung bei der vorangegangenen Belastung auszugleichen und die

Ausgangsbedingungen wiederherzustellen.

Im Anschluss wurde die Belastung durch den reinen Muskelzug des herabhdngenden
Armes simuliert, woflr 7,7 kg in Form von Gewichten auf die Prothese geladen wurden.
Erneut wurde die Prothese mit einem Torsionsmoment von 2 Nm in 30 Zyklen belastet,
anschlieBend 4 Nm in 30 Zyklen sowie 6 Nm in 30 Zyklen. Die Bewegungen wurden

stets an den ausgewahlten Punkten aufgezeichnet (Abbildung 24).

Abbildung 24: Gewichtsbelastung der Prothese mit 7,7 kg
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Es folgte eine erneute Implantation zur Festigung der Prothese und die Simulation einer
Abduktion um 45 Grad, welche mit einer axialen Gewichtsbelastung von 40 kg
einhergeht. Auch hier wurden erst 30 Zyklen mit einer Torsionsbelastung von 2 Nm,
anschlieBend 30 Zyklen mit 4 Nm und letztlich 30 Zyklen mit 6 Nm Belastung auf die
Prothese durchgefihrt. Dabei wurden ebenfalls die Bewegungen von Prothese und

Knochen gemessen (Abbildung 25).

d & Peschke

Zchnik GmbH

Abbildung 25: Gewichtsbelastung der Prothese mit 40 kg
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Im letzten Schritt folgte nach der erneuten Implantation die Belastung mit 69,3 kg, was
der Belastung bei einer Abduktion um 90 Grad entspricht. Die Prothese wurde genau wie
in den oben genannten Durchl&ufen tordiert: 30 Zyklen mit einer Belastung von 2 Nm,
dann 30 Zyklen mit 4 Nm Belastung und abschlieRend stieg die Belastung auf 6 Nm in

30 Zyklen, wobei erneut die Bewegungen gemessen wurden (Abbildung 26).

Abbildung 26: Gewichtsbelastung der Prothese mit 69,3 kg

Zunachst wurden alle n1 = 5 Knochen mit einer Schaftlange von 200 mm nach diesem
Protokoll untersucht und anschlieBend alle n; =5 Knochen mit einer Schaftlange von 160

mm, wobei hier der proximale Messpunkt aufgrund der DefektgroRe entfiel (siehe oben).
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Einen Uberblick tiber das gesamte Messprotokoll zeigt die folgende Tabelle:

Tabelle 2: Messprotokoll

Muskelzug (axiale Belastung) Torsionsbelastung Messung
0% BW 2 Nm #1
4 Nm #2
6 Nm #3
Erneute Implantation der Prothese
10% BW (7,7 kg) 2 Nm #4
4 Nm #5
6 Nm #6
Erneute Implantation der Prothese
52% BW (40 kg) 2 Nm #7
4 Nm #8
6 Nm #9
Erneute Implantation der Prothese
90% BW (69,3 kg) 2 Nm #10
4 Nm #11
6 Nm #12

4.5 Messung der Prothesenbewegung

Um die Mikrorelativbewegung der Prothese beurteilen zu kdnnen, wurde die Bewegung

des Knochens und der Prothese an vergleichbaren Stellen betrachtet und die Differenz

der beiden Werte gebildet. Daraus ergibt sich die tatsachliche Bewegung der Prothese im

Knochen, welche eine Aussage uber die Stabilitdt ermdglicht.
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Fir die Mikrorelativbewegung rmy der Knochenmodelle mit einer Schaftlange von 200
mm gilt daher:

rmprox = Knochenbewegung am proximalen Messpunkt Hi — Prothesenbewegung am

proximalen Messpunkt Py

rmmed = Knochenbewegung am intermedidren Messpunkt Ho — Prothesenbewegung am

intermedidren Messpunkt P>

rmgist = Knochenbewegung am distalen Messpunkt Hz — Prothesenbewegung am distalen

Messpunkt P3

Fur die Knochenmodelle mit einer Schaftlange von 160 mm entfiel der Messpunkt Hi
aufgrund der Knochenlénge und es gilt entsprechend:

rmmed = Knochenbewegung am intermediaren Messpunkt H, — Prothesenbewegung am

intermediaren Messpunkt P2

rmgist = Knochenbewegung am distalen Messpunkt Hz — Prothesenbewegung am distalen
Messpunkt P3

Bei jeder Belastungsstufe wurden jeweils 30 Zyklen der Torsionsbelastung aufgebracht.
Die Bewegungen von Prothese und Knochen pendelten sich nach einigen Zyklen
weitestgehend auf einem gleichbleibenden Wert ein. Die hier betrachteten Werte sind
also die durchschnittliche Bewegungsdifferenz nach 30 Zyklen.

Sobald an einem Messpunkt ein Wert tiber 150 um gemessen wurde, brach die Messung
nach wenigen weiteren Zyklen ab und die maximal gemessene Differenz zwischen den

Messpunkten wurde protokolliert.
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4.6 Statistische Methoden

Um eine Aussage Uber die Reproduzierbarkeit der Mikrorelativbewegungen und die
Faktoren treffen zu kénnen, die auf die Primarstabilitat wirken, erfolgte eine statistische
Analyse der Mikrorelativbewegungen rmprox, rMmed Und rmaist unter Berticksichtigung der

Faktoren Defektgrofie, Torsionsmoment und Muskelzug.

Die Gesamtheit der gemessenen Mikrorelativbewegung von nges = 294 wurde mithilfe
von statistischen Methoden auf signifikante Unterschiede zwischen den Belastungsstufen

untersucht.

Die statistische Analyse wurde unter Verwendung der Software SPSS® fir Windows
(Version 27.0, SPSS Inc., Chicago, USA) durchgefiihrt.

4.6.1 Explorative Datenanalyse

Zunéchst wurden die Daten explorativ analysiert, um einen ersten Eindruck Uber die
Verteilungsform der Messwerte zu gewinnen. Hierzu wurde die Gesamtheit der
Messwerte mit nges = 294 unabhdngig von der Belastungsstufe und der Messpunkthdhe

betrachtet und sowohl grafisch, als auch rechnerisch analysiert.

Um anschlielRend ein geeignetes Modell zur Datenanalyse heranziehen zu kénnen, wurde
die Stichprobe zundchst mithilfe des Kolmogorov-Smirnov-Tests mit einer
Irrtumswahrscheinlichkeit von o= 0,05 rechnerisch auf Normalverteilung gepriift und ein

Q-Q-Diagramm und ein Histogramm dienten als grafische Unterstltzung.

4.6.2 Analyse der Einflussfaktoren auf die Mikrorelativbewegung

Um den Einfluss der verschiedenen Faktoren beurteilen zu konnen, wurden die
Messdaten mithilfe eines allgemeinen linearen Modells untersucht. Dieses Modell
vergleicht die Mittelwerte von mehreren unabhdngigen Stichproben und kann
signifikante Unterschiede feststellen. Bei der geringen Anzahl von funf Messwerten in
jeder Defektgruppe ist davon auszugehen, dass keine Normalverteilung vorliegt. Das
allgemeine lineare Modell kann dennoch einen Aufschluss dariiber geben, ob die
Faktoren die Mikrorelativbewegung nach einem fest reproduzierbaren System beeinflusst

haben oder ob Unterschiede in den Messwerten durch Zufall entstanden sind.
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Unterschreitet der p-Wert die Irrtumswahrscheinlichkeit von o = 0,05, so ist die
Nullhypothese abzulehnen und es ist davon auszugehen, dass signifikante Unterschiede

in den betrachteten Gruppen bestehen.

4.6.3 Analyse der Relativbewegung in Abhéngigkeit der

Torsionsmomente

AnschlieBend wurde bei einem LSD (Least significant difference) Post-Hoc-Test ein
paarweiser Mehrfachvergleich mit Bonferroni-Korrektur erstellt, um eine genauere
Aussage Uber signifikante Unterschiede zwischen den Gruppen treffen zu kénnen. Die
Bonferroni-Korrektur dient dabei dem Zweck einer Alpha-Kumulierung entgegen zu
wirken, das bedeutet, sie begrenzt die Wahrscheinlichkeit einen Fehler 1. Art zu begehen,
die sonst mit der grofRen Anzahl an Vergleichen steigen wirde. Auch hier fuhren p-Werte
Kleiner als die Irrtumswahrscheinlichkeit von a = 0,05 zu einer Ablehnung der

Nullhypothese und damit zur Annahme von signifikanten Unterschieden.

4.6.4 Analyse der Relativbewegung in Abhéngigkeit des Muskelzuges

Um auch den Haupteffekt des Muskelzuges bei gegebener Signifikanz aufzeigen zu

kdnnen, wurde ebenfalls ein LSD Post-Hoc-Test mit Bonferroni-Korrektur durchgefiihrt.

Bei dem Vergleich der Mittelwerte wurde eine Irrtumswahrscheinlichkeit von a = 0,05
festgelegt, sodass bei einem kleineren p-Wert die Nullhypothese abgelehnt wird und von

signifikanten Unterschieden auszugehen ist.
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5 Ergebnisse

5.1 Ergebnisdarstellung

Zunachst wird in diesem Abschnitt im Rahmen der deskriptiven Statistik eine Ubersicht

uber die Struktur des Datensatzes gegeben.

AnschlieBend werden die Ergebnisse des Kolmogorov-Smirnov-Tests dargestellt,

welcher die Gesamtheit der erhobenen Daten auf Normalverteilung testet.

Darauf folgen die Ergebnisse der Varianzanalyse mithilfe des allgemeinen linearen
Modells, welches, unabhangig von einer Normalverteilung der Datenmenge, eine
Aussage Uber Unterschiede der einzelnen Faktoren auf die Mikrorelativbewegung
ermoglicht.

Um nach Feststellung des signifikanten Einflusses von verschiedenen Faktoren eine
genauere Aussage Uber den Einfluss der Stufen der Faktoren Torsionsbelastung und
Muskelzug treffen zu konnen, werden anschlieBend die Ergebnisse des paarweisen
Vergleiches im Rahmen des LSD-Post-Hoc-Tests mit Bonferroni-Korrektur dargestellt.
Signifikante Ergebnisse werden sowohl in tabellarischer als auch in grafischer Form

hervorgehoben.

5.2 Deskriptive Statistik
Um die grolRe Menge an Messwerten tibersichtlich vorstellen zu konnen, folgt zunachst
eine Beschreibung der Struktur der Daten.

Die Datenmenge von ngs = 294 Messwerten l&sst sich dabei unterteilen nach dem
untersuchten Defekt, wobei ny = 174 Messwerte bei einer Schaftlange von 200 mm und
n2 = 120 Messwerte bei einer Schaftlange von 160 mm gemessen wurden. Die Datensatze
lassen sich weiter unterteilen in die verschiedenen Messhohen, die untersucht wurden.
Dabei gab es bei der Gruppe ny mit einer Schaftlange von 200 mm drei verschiedene
Messhohen und bei der Gruppe n2 mit 160 mm Schaftlange aufgrund der Defektgrof3e nur
zwei Messhohen, die in die Auswertung einflielen konnten. Im Folgenden werden die
Messwerte unterteilt nach dem Defekt und dem Messniveau aufgefiihrt, um eine

ubersichtliche Darstellung zu bieten.
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Es werden die gemessenen Relativbewegungen in um von allen Knochenmodellen
prasentiert, wobei erst die Ergebnisse von Knochenmodellen mit einer Schaftlange von
200 mm und anschlieRend die Ergebnisse der Knochenmodelle mit einer Schaftlange von
160 mm vorgestellt werden, jeweils aufgeteilt nach den verschiedenen Messniveaus. Die
Mikrorelativbewegung ergibt sich dabei aus der Differenz der Knochen- und der
Prothesenbewegung an  vergleichbaren  Punkten.  Aufgezeigt werden die
Relativbewegungen aller untersuchten Kunstknochenmodelle und der daraus ermittelte

Mittelwert (MW) mit Standardabweichung (SD) in um fur die jeweilige Belastungsstufe.

Der Muskelzug wurde durch die Belastung mit axialem Gewicht simuliert und die
verschiedenen Stufen werden jeweils in prozentualen Anteilen am Korpergewicht
angegeben. Dabei stellt eine Belastung mit 10% des Korpergewichts die Belastung durch
den reinen Muskelzug in Ruhe dar, eine Belastung mit 52% des Kdrpergewichts simuliert
eine Abduktion des Armes um 45 Grad und bei der Abduktion um 90 Grad kommt es zu
einer axialen Belastung mit 90% des Korpergewichts. Die Belastungsstufe 0% BW stellt

dabei die Messung ohne axiales Gewicht dar.
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5.2.1 Mikrorelativbewegungen bei 200 mm Schaftlange

Insgesamt gab es n1 = 5 Knochenmodelle mit einer Schaftlange von 200 mm, an denen
die Relativbewegung in pum zwischen Prothese und Knochen bei verschiedenen
Belastungsstufen gemessen wurde. Die Messwerte der einzelnen Knochenmodelle am
proximalen Messpunkt sowie die Mittelwerte mit Standardabweichungen aller
Knochenmodelle auf der jeweiligen Belastungsstufe konnen der folgenden Tabelle

entnommen werden (Tabelle 3).

Beim Knochenmodell #2 musste die Messung bei einer Belastung mit 10% des
Korpergewichts ab einer Torsionsbelastung mit 4 Nm abgebrochen werden, da die
Prothese sich vollstandig aus der Verankerung gelockert hatte. Daher entfallen die

Messwerte bei dieser Belastungsstufe.

Tabelle 3: Mikrorelativbewegung rmprox in um bei 200 mm Schaftlange

Messobjekt #1 #2 #3 #4 #5 MW SD

2 Nm 9,5 13,4 34,9 3,6 6,6 13,6 12,4
0% BW 4Nm [ 195 51,0 103,2 7,2 14,8 39,1 39,5

6Nm | 68,0 4630 2720 210 22,7 | 1693 1940

2 Nm 7,7 17,7 251 5,0 2,2 11,5 9,6
10% BW | 4Nm 8,1 / 73,6 6,3 3,9 23,0 33,8

6Nm | 84,0 / 1780 77,0 510 97,5 55,5

2 Nm 4,8 15,1 14,6 5,4 2,4 8,4 5,9
52% BW | ANm | 14,2 47,6 75,2 17,7 39 31,7 29,2

6 Nm | 76,0 83,7 2040 720 540 97,9 60,3

2Nm 9,4 8,0 32,3 4,3 7,4 12,3 11,3

90%BW | 4Nm | 22,5 39,3 82,5 126 10,1 33,4 29,8

6 Nm | 58,0 70,7 2100 77,0 43,0 91,7 67,4
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Folgende Tabelle zeigt die Mikrorelativbewegungen, die bei Knochenmodellen mit einer

Schaftlange von 200 mm am intermedidren Messpunkt gemessen wurden:

Tabelle 4: Mikrorelativbewegung rmmed in pm bei 200 mm Schaftldénge

Messobjekt #1 #2 #3 #4 #5 MW SD

2Nm | 22,7 20,1 25,8 8,8 21,4 19,8 6,5
0% BW | 4Nm | 4872 61,0 70,6 32,0 50,8 52,5 14,5

6Nm | 206,0 458,0 226,0 1550 858 | 226,2 1405

2Nm | 20,5 24,6 33,1 21,9 18,0 23,6 5,8
10%BW | ANm | 27,7 / 87,4 68,3 46,1 57,4 26,0

6 Nm | 1740 / 190,0 202,0 205,00 | 1928 14,1

2Nm | 13,6 18,4 4,1 14,5 14,3 13,0 5,3
52%BW | 4Nm | 358 34,9 62,2 38,5 36,7 41,6 11,6

6 Nm | 1770 52,1 1960 1520 167,0 | 1488 56,4

2Nm | 139 8,8 20,9 11,5 14,3 13,9 4,5
90% BW | 4Nm | 34,2 23,3 50,3 30,2 46,8 37,0 11,3

6 Nm | 1530 36,5 1530 1620 1750 | 1359 56,3
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Am distalen Messpunkt wurden bei Knochenmodellen mit einer Schaftlange von 200 mm

folgende Werte gemessen:

Tabelle 5: Mikrorelativbewegung rmaist in pm bei 200 mm Schaftlange

Messobjekt #1 #2 #3 #4 #5 MW SD
2Nm | 50,6 280 324 33,6 57,8 40,5 12,9

0% BW 4Nm | 1366 472 /80 1029 163,3 | 1056 46,0
6Nm [ 400,0 78,0 2650 3170 3049 | 273,0 1196

2Nm | 57,6 47,7 8338 16,9 55,6 52,3 24,0

10%BW | 4Nm | 57,8 / 2055 62,6 168,7 | 1236 74,8
6 Nm | 395,0 / 359,0 153,0 490,0 | 349,3 1420

2Nm [ 350 30,7 33,7 18,7 40,0 31,6 8,0

52%BW | 4Nm | 944 554 66,1 694 1131 | 79,7 23,5
6Nm | 2940 972 2130 1820 3830 | 233,8 109,1

2Nm 129 290 334 14,5 38,5 25,7 11,5

90%BW | 4Nm | 335 480 838 63,2 1173 | 69,2 32,7
6Nm | 1270 750 2700 1920 3920 | 2112 124,6
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5.2.2 Mikrorelativbewegungen bei 160 mm Schaftlange

Insgesamt wurden n, = 5 Knochenmodelle mit einer Schaftlange von 160 mm in

verschiedenen Belastungsstufen untersucht.

Bei dieser Untersuchungsreihe liegt aufgrund der DefektgroRe kein proximaler

Messpunkt vor.

In der folgenden Tabelle werden die Werte der Relativbewegung in pm gezeigt, welche
am intermedidren Messpunkt bei Knochenmodellen mit einer Schaftlange von 160 mm
gemessen wurden. Dabei werden jeweils die Messwerte an den einzelnen
Knochenmodellen dargestellt sowie der Mittelwert (MW) mit Standardabweichung (SD)
fir die jeweilige Belastungsstufe.

Tabelle 6: Mikrorelativbewegung rmmed in pm bei 160 mm Schaftlange

Messobjekt #6 #7 #8 #9 #10 MW SD

2Nm | 21,9 141 27,2 17,8 13,6 18,9 5,7
0% BW | 4Nm [ 58,0 35,2 62,9 44,8 36,6 47,5 12,5

6 Nm | 502,0 216,0 17840 167,0 2550 | 584,8 682,7

2Nm | 25,2 19,3 244 22,8 14,6 21,3 4,4
10% BW | 4Nm | 158,0 48,5 57,4 60,0 31,4 71,1 49,9

6 Nm | 1950 2910 2550 167,0 176,0 | 216,8 53,8

2Nm | 20,0 19,9 26,0 27,2 13,0 21,2 5,7
52% BW  4Nm | 469 1620 1970 66,8 25,9 99,7 75,3

6 Nm | 306,0 180,0 8740 1740 424 | 3153 3260

2Nm | 17,0 20,0 20,3 24,7 12,9 19,0 4,4
90% BW | 4Nm | 428 51,1 39,2 162,0 29,7 65,0 54,8

6 Nm | 63,4 72,2 1124 2260 489 | 1046 718
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Auch am distalen Messpunkt wurde die Relativbewegung in pm bei den
Knochenmodellen mit einer Schaftlange von 160 mm aufgezeichnet:
Tabelle 7: Mikrorelativbewegung rmaist in um bei 160 mm Schaftlange
Messobjekt #6 #7 #8 #9 #10 MW SD
2Nm | 56,4 57,2 63,8 41,2 47,4 53,2 8,9
0%BW | 4Nm | 151,0 1528 1612 1079 130,3 | 1406 21,6
6 Nm | 6520 4710 21450 319,0 454,0 | 808,2 756,6
2Nm | 723 72,5 47,6 49,8 53,7 59,2 12,3
10%BW | 4Nm | 3180 1861 1243 1325 139,1 | 180,0 80,8
6 Nm | 7730 6790 3700 323,0 4320 [ 5154 198,9
2Nm | 56,3 68,6 59,5 52,1 94,1 58,1 6,4
52% BW | 4Nm | 1448 4480 283,0 1390 137,1 | 2304 136,5
6 Nm | 647,0 6320 1243,0 3320 227,7 | 616,3 3955
2Nm | 60,2 71,6 64,0 65,7 47,3 61,7 9,1
90% BW | 4Nm | 161,3 186,1 1565 283,0 1254 | 1825 60,2
6 Nm | 257,0 3073 2549 3950 2046 | 2838 72,0




Ergebnisse 55

5.3 Explorative Datenanalyse

Mithilfe des Kolmogorov-Smirnov-Tests wurde die Gesamtheit der nges = 294
gemessenen Mikrorelativbewegungen auf Normalverteilung gepruft. Bei einem
Signifikanzniveau von a = 0,05 lag der p-Wert bei < 0,001. Damit ist die Nullhypothese
abzulehnen.

Tabelle 8: Ergebnisse des Kolmogorov-Smirnov-Tests auf Normalverteilung

Kolmogorov-Smirnov-Test
Gesamtzahl 294
Mittelwert 132,54
Standardabweichung 216,85
Asymptotische Signifikanz (2-seitig) <0,001

Auch das Q-Q-Diagramm sowie das Histogramm verdeutlichen, dass von einer nicht

normalverteilten Datenmenge ausgegangen werden kann (Abbildung 27).

Kolmogorov-Smirnov-Normaltest bei einer Stichprobe Q-Q-Diagramm
800
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Abbildung 27: Histogramm und Q-Q-Diagramm des Kolmogorov-Smirnov-Tests
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5.4 Ergebnisse der Varianzanalyse

Um herauszufinden, welchen Einfluss die verschiedenen Belastungsstufen in Form von
Torsionsmomenten und Muskelzug sowie die DefektgroRe und das Messniveau auf die
Mikrorelativbewegung haben, wurde mithilfe eines allgemeinen linearen Modells eine

Varianzanalyse durchgefiihrt.

Dabei stellte sich heraus, dass die DefektgroRe einen signifikanten Einfluss auf die
Mikrorelativbewegung der Prothese im Knochen hat, da der p-Wert mit < 0,001 das
Signifikanzniveau von o = 0,05 deutlich unterschreitet. Auch die Messhohen haben einen
signifikanten Einfluss auf die Mikrorelativbewegung (p < 0,001). Ebenso beeinflusst das
Torsionsmoment die Mikrorelativbewegung der Prothese im Knochen signifikant mit
einem p-Wert von < 0,001. Das axiale Gewicht und damit der Muskelzug hat mit einem

p-Wert von 0,014 einen signifikanten Einfluss auf die Mikrorelativbewegung.

Betrachtet man die Wechselwirkungen der verschiedenen Faktoren, so stellt man fest,
dass die Wechselwirkung von Torsionsmoment und Defekt mit einem p-Wert < 0,001
einen signifikanten Einfluss auf die Relativbewegung hat. Ebenso beeinflussen die
Wechselwirkung von Torsionsmoment und axialem Gewicht (p = 0,001) sowie die
Wechselwirkung von  Torsionsmoment und Messhéhe (p = 0,046) die

Mikrorelativbewegung signifikant.

Auch die Wechselwirkung zwischen den drei Faktoren Defekt, Torsionsmoment und
axialem Gewicht hat mit einem p-Wert von 0,020 einen signifikanten Einfluss auf die

Bewegung der Prothese im Knochen.

Die Ergebnisse der Varianzanalyse sind in der folgenden Tabelle zusammengefasst:
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Tabelle 9: Ergebnisse der Varianzanalyse
Partielles
Mittel der
Testobjekt Quadratsumme | df F p Eta-
Quadrate
Quadrat
Gesamtmodell 7614585,54 59 @ 129060,772 | 4,900 | <0,001 0,553
Defekt 501400,425 1 501400,425 | 19,037 | <0,001 0,075
Torsionsmoment 3471992,417 2 1735996,208 | 65,911 <0,001 0,360
BW 286370,180 3 95456,727 3,624 0,014 0,044
Messhéhe 623258,088 2 311629,044 | 11,832  <0,001 0,092
Defekt *
420994,555 2 210497,278 7,992 <0,001 0,064
Torsionsmoment
Defekt * BW 162003,014 3 54001,005 2,050 0,108 0,026
Defekt * Messhéhe 96241,616 1 96241,616 3,654 0,057 0,015
Torsionsmoment *
604846,754 6 100807,792 3,827 @ 0,001 0,089
BW
Torsionsmoment *
260025,998 4 65006,499 2,468 0,046 0,040
Messhohe
BW * Messhohe 30905,127 6 5150,855 0,196 0,978 0,005
Defekt * BW *
403682,266 6 67280,378 2,554 0,020 0,061
Torsionsmoment
Torsionsmoment *
51041,087 2 25520,544 0,969 0,381 0,008
Defekt * Messhéhe
Defekt * BW *
4143,332 3 1381,111 0,052 0,984 0,001
Messhéhe
Torsionsmoment *
25212,322 12 2101,027 0,080 1,000 0,004
BW * Messhohe
Defekt *
Torsionsmoment * 7579,989 6 1263,332 0,048 1,000 0,001

BW * Messhéhe
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5.5 Post-Hoc-Analyse des Einflusses der einzelnen Faktoren

Anhand der Varianzanalyse wird deutlich, dass die Faktoren Torsionsmoment,
Muskelzug, Defektgrofle und Messniveau einen signifikanten Einfluss auf die
Mikrorelativbewegung haben.

Um nun genau herauszufinden, zwischen welchen Stufen der Faktoren sich signifikante
Unterschiede finden, wurde ein Post-Hoc LSD (Least Significant Difference) Test mit
Bonferroni-Korrektur erstellt. Die Bonferroni-Korrektur dient dabei dem Zweck, einer
Alpha-Kumulierung entgegen zu wirken. Das bedeutet, sie begrenzt die
Wahrscheinlichkeit, einen Fehler 1. Art zu begehen, die andernfalls mit der groRen

Anzahl an Vergleichen steigen wirde.

Im Rahmen des LSD Tests wurde die Differenz der Mittelwerte von zwei Stufen eines
Faktors betrachtet und auf Unterschiedlichkeit geprift. Getestet wurde auf einem
Signifikanzniveau von a = 0,05. Bei einem p-Wert unterhalb von 0,05 wird die
Nullhypothese somit verworfen und die Mittelwerte als signifikant unterschiedlich
betrachtet.

5.5.1 Analyse des Einflusses der Torsionsmomente

Maogliche Unterschiede, welche auf die Torsionsmomente zurtckzufiihren sind, werden

in diesem Kapitel dargestellt.

In den folgenden Tabellen werden die Ergebnisse des Post-Hoc LSD-Tests der
Messungen bei Knochenmodellen mit einer Schaftlange von 200 mm auf den drei
Messniveaus zusammengefasst. Aufgrund der groRen Menge an Daten sind nur solche
Vergleiche aufgefiihrt, die das Signifikanzniveau von a = 0,05 unterschreiten und damit
einen signifikanten Unterschied zwischen den verglichenen Mittelwerten zeigen. Eine
vollstandige Ubersicht Gber alle paarweisen Vergleiche kann dem Anhang entnommen
werden. Die hochgestellten Buchstaben zeigen jeweils die Referenz fiir den paarweisen

Vergleich an. Der p-Wert des Vergleichs kann in der letzten Spalte abgelesen werden.

Tabelle 10 zeigt die zu vergleichenden Mittelwerte und Standardabweichungen der
Relativbewegungen in um bei den verschiedenen Belastungsstufen bei Knochenmodellen
mit einer Schaftlange von 200 mm am proximalen Messpunkt. Betrachtet wird jeweils
eine Stufe des Muskelzuges, angegeben in prozentualem Anteil des Kérpergewichts, auf

der die gemessenen Mittelwerte bei verschiedener Torsionsbelastung miteinander
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verglichen werden. Ziel ist, eine Aussage Uber eine mdgliche Auswirkung der

gesteigerten Torsionsbelastung aufzeigen zu kénnen. Es werden somit alle Mittelwerte,

welche sich in einer Zeile befinden, paarweise miteinander verglichen.

Tabelle 10: Paarweiser Vergleich der Torsionsmomente, Schaftlange 200 mm, proximaler

Messpunkt (um)

Schaftlinge 200 mm
2 Nm 4 Nm 6 Nm Sig.
IrMprox
0% BW 13,6 (12,5) 39,1 (39,5) 169,4 (194,0) -
10% BW 11,5 (9,6) 23,0 (33,8) 97,5 (55,5) -
52% BW 8,5 (5,9) 31,7 (29,2) 97,9 (60,3) -
90% BW 12,3 (11,3) 33,4 (29,8) 91,8 (67,4) -

Da alle p-Werte {iber dem Signifikanzniveau von a = 0,05 blieben, konnte am proximalen

Messpunkt bei den Knochenmodellen mit einer Schaftlange von 200 mm kein

signifikanter Unterschied zwischen den Stufen der Torsionsmomente festgestellt werden.

Diagramm 1 zeigt die grafische Darstellung der verglichenen Messwerte, wobei die

Fehlerbalken das 95% Konfidenzintervall der Messwerte anzeigen.

Schaftlange 200 mm, proximaler Messpunkt
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Diagramm 1: Schaftldénge 200 mm, proximaler Messpunkt, Vergleich der Torsionsmomente

Die Ergebnisse der paarweisen Vergleiche der Mittelwerte des

intermediaren

Messpunktes bei Knochenmodellen mit einer Schaftldénge von 200 mm bleiben ebenfalls
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uber dem Signifikanzniveau und unterscheiden sich somit nicht signifikant. Folgende

Tabelle stellt die paarweisen Vergleiche dar:

Tabelle 11: Paarweiser Vergleich der Torsionsmomente, Schaftlange 200 mm, intermediérer

Messpunkt (pm)
Schaftldinge 200 mm
2 Nm 4 Nm 6 Nm Sig.
I'Mmed
0% BW 19,8 (6,5) 52,5 (14,5) 226,2 (140,5) -
10% BW 23,6 (5,8) 57,4 (26,0) 192,8 (14,1) -
52% BW 13,0 (5,3) 41,6 (11,6) 148,8 (56,4) -
90% BW 13,9 (4,5) 37,0 (11,3) 135,9 (56,3) -

Die folgende Grafik veranschaulicht die verglichenen Daten:

Schaftlange 200 mm, intermediarer Messpunkt
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Diagramm 2: Schaftlénge 200 mm, intermediarer Messpunkt, Vergleich der Torsionsmomente
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Bei den Knochenmodellen mit einer Schaftlange von 200 mm wurde nur beim distalen
Messpunkt bei einer axialen Gewichtsbelastung von 10% des Kdorpergewichts ein
signifikanter Unterschied (p = 0,021) zwischen den Mittelwerten bei 2 Nm und 6 Nm

Torsionsbelastung festgestellt.

Tabelle 12: Paarweiser Vergleich der Torsionsmomente, Schaftlange 200 mm, distaler Messpunkt

(Lm)
Schaftlinge 200 mm
2Nm 4 Nm 6 Nm Sig.
I'Madist
0% BW 40,5 (12,9) 105,6 (46,1) 273,0 (119,6) -
10% BW 52,3 (24,0) ® 123,7 (74,8) 349,3 (142,0) @ a=0,021
52% BW 31,6 (8,0) 79,7 (23,5) 233,9 (109,2) -
90% BW 25,7 (11,5) 69,2 (32,7) 211,2 (124,6) -

In der grafischen Darstellung dieses Vergleichs ist der signifikante Unterschied zwischen
den Mittelwerten bei 2 Nm und 6 Nm Torsionsbelastung bei 10% axialer

Gewichtsbelastung hervorgehoben.

Schaftlange 200 mm, distaler Messpunkt
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0% BW 10% BW 52% BW 90% BW

Mikrorelativbewegung in um

H2Nm 4 Nm 6 Nm

Diagramm 3: Schaftldénge 200 mm, distaler Messpunkt, Vergleich der Torsionsmomente

Die Ergebnisse des Post-Hoc LSD Tests der Messungen bei Knochenmodellen mit einer
Schaftldénge von 160 mm werden in den folgenden Tabellen zusammengefasst. Auch hier

sind nur solche p-Werte dargestellt, die das Signifikanzniveau von o= 0,05 unterschreiten
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und somit einen signifikanten Unterschied anzeigen. Der proximale Messpunkt entfiel

aufgrund der DefektgroRe.

Tabelle 13: Paarweiser Vergleich der Torsionsmomente, Schaftldnge 160 mm, intermediérer

Messpunkt (um)
Schaftldinge 160 mm
2 Nm 4 Nm 6 Nm Sig.
I'Mmed
a=0,000
0% BW 18,9 (5,7) @ 47,5 (12,5)° 584,8 (682,7) b
b = 0,000
10% BW 21,3 (4,4) 71,1 (49,9) 216,8 (53,8) -
52% BW 213(5,7)°¢ 99,7 (75,3) 315,3(326,0) © c=0,014
90% BW 19,0 (4,4) 65,0 (54,8) 104,6 (71,9) -

Bei Knochenmodellen mit einer Schaftlainge von 160 mm fanden sich auf dem

intermedidren Messniveau signifikante Unterschiede (p < 0,001) bei 0% axialer

Belastung beim Vergleich der Mittelwerte von 2 Nm und 6 Nm, sowie beim Vergleich

der Mittelwerte von 4 Nm und 6 Nm. AufRerdem fand sich bei 50% axialer Belastung am

intermedidren Messpunkt ein signifikanter Unterschied (p = 0,014) der Mittelwerte bei 2

Nm und 6 Nm Torsionsbelastung.

Auch in Diagramm 4 werden die signifikanten Unterschiede hervorgehoben:
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Diagramm 4: Schaftlange 160 mm, intermediarer Messpunkt, Vergleich der Torsionsmomente
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Die folgende Tabelle fasst die Ergebnisse der paarweisen Vergleiche bei
Knochenmodellen mit einer Schaftlange von 160 mm am distalen Messpunkt zusammen.

P-Werte, die das Signifikanzniveau unterschreiten, sind in der letzten Spalte aufgefuhrt.

Tabelle 14: Paarweiser Vergleich der Torsionsmomente, Schaftldénge 160 mm, distaler Messpunkt

(km)
Schaftlinge 160 mm
2 Nm 4 Nm 6 Nm Sig.
rMaist
0% BW 53,2(8,9) 2 140,6 (21,6)® | 808,2 (756,6) *® | a=0,000 b = 0,000
10% BW 59,2 (12,3)¢ = 180,0(80,8)¢ | 515,4(198,9)¢¢ | ¢=0,000d =0,004
52% BW 58,1 (6,4)¢  230,4(136,5)" 616,4 (395,5) %" | e=0,000f=0,001
90% BW 61,8 (9,1) 182,5 (60,2) 283,8 (72,0) -

Der distale Messpunkt zeigte ebenfalls signifikante Unterschiede (p < 0,001) bei 0%
axialer Belastung beim Vergleich der Mittelwerte von 2 Nm und 6 Nm, sowie beim
Vergleich der Mittelwerte von 4 Nm und 6 Nm. Auch bei 10% axialer Belastung fand
sich ein signifikanter Unterschied beim Vergleich der Mittelwerte von 2 Nm und 6 Nm
(p < 0,001), sowie 4 Nm und 6 Nm (p = 0,004). Der distale Messpunkt weist auBerdem
bei 50% axialer Belastung signifikante Unterschiede zwischen den Mittelwerten von 2
Nm und 6 Nm (p < 0,001) auf, sowie zwischen den Mittelwerten von 4 Nm und 6 Nm (p

=0,001) Torsionsbelastung.

Schaftlange 160 mm, distaler Messpunkt

2000 =
g
= 1500

*

by 1
céo *
=) *
gf 1000 —
2 [—
Q
0
2 500 [
[1°]
6 1
5 = i I
o 0 == — il [ |
~
S 0% BW 10% BW 52% BW 90% BW

-500

H2Nm 4 Nm 6 Nm

Diagramm 5: Schaftldénge 160 mm, distaler Messpunkt, Vergleich der Torsionsmomente
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5.5.2 Analyse des Einflusses des Muskelzuges

Entsprechend der Torsionsmomente wurde der Einfluss des Muskelzuges auf die
Mikrorelativbewegung ebenfalls mithilfe eines Post-Hoc LSD Tests mit Bonferroni-
Korrektur Uberprift. So sollen mdgliche Unterschiede zwischen den Mittelwerten der
einzelnen Belastungsstufen aufgedeckt werden. Auch hier lag das Signifikanzniveau bei
a = 0,05, dementsprechend fiihrt eine Unterschreitung dieses Wertes zur Ablehnung der
Nullhypothese und damit zur Annahme, dass die Mittelwerte sich signifikant

unterscheiden.

Die Mittelwerte und Standardabweichungen werden in den folgenden Tabellen
dargestellt, wobei wiederum die hochgestellten Buchstaben die Referenz fir die
Ergebnisse der paarweisen Vergleiche darstellen. Diese kdnnen in der letzten Zeile
abgelesen werden. Auch hier werden aufgrund der groen Menge an Daten nur
signifikante Ergebnisse aufgezeigt. Eine vollstandige Ubersicht kann dem Anhang
entnommen werden. Da nun der Einfluss des Muskelzuges in Form von axialer
Gewichtsbelastung untersucht werden soll, angegeben in Anteilen des Kdrpergewichts,
werden alle Mittelwerte einer Spalte miteinander verglichen. Bei gleicher
Torsionsbelastung kann so ein moglicher Einfluss der Steigerung des Muskelzuges

aufgedeckt werden.
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Vergleicht man die Mittelwerte der verschiedenen Stufen des Muskelzuges, so wurde bei
Knochenmodellen mit einer Schaftlange von 200 mm auf keiner der Belastungsstufen
und keinem der Messniveaus ein signifikanter Unterschied gefunden (p = 1,000). Tabelle
15 zeigt einen Uberblick der Ergebnisse des paarweisen Vergleichs bei dieser Defektstufe

am proximalen Messpunkt:

Tabelle 15: Paarweiser Vergleich des Muskelzuges, Schaftlange 200 mm, proximaler Messpunkt

(Lm)
Schaftldinge 200 mm 2 Nm 4Nm 6 Nm
I'Mprox
0% BW 13,6 (12,5) 39,1(39,5) 169,4 (194,0)
10% BW 11,5 (9,6) 23,0 (33,8) 97,5 (55,5)
52% BW 8,5(5,9) 31,7 (29,2) 97,9 (60,3)
90% BW 12,3 (11,3) 33,4 (29,8) 91,8 (67,4)
Sig. - - -

In der folgenden Abbildung werden die Ergebnisse grafisch verdeutlicht. Der Vergleich
der Mittelwerte fand hierbei jeweils auf einer Stufe der Torsionsbelastung statt, es wurden
also die Messwerte der verschiedenen Muskelzugstufen bei gleicher Torsionsbelastung

miteinander verglichen. Die Fehlerbalken zeigen erneut das 95%-Konfidenzintervall an.

Schaftlange 200 mm, proximaler Messpunkt
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Diagramm 6: Schaftlange 200 mm, proximaler Messpunkt, Vergleich des Muskelzuges
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In der folgenden Tabelle sind die Ergebnisse des paarweisen Vergleichs der Mittelwerte

der Knochenmodelle mit einer Schaftlange von 200 mm am intermediéren Messpunkt

dargestellt:

Tabelle 16: Paarweiser Vergleich des Muskelzuges, Schaftlange 200 mm, intermedidrer Messpunkt

(um)
Schaftlinge 200 mm 2 Nm 4 Nm 6 Nm
FMmed
0% BW 19,8 (6,5) 52,5 (14,5) 226,2 (140,5)
10% BW 23,6 (5,8) 57,4 (26,0) 192,8 (14,1)
52% BW 13,0 (5,3) 41,6 (11,6) 148,8 (56,4)
90% BW 13,9 (24,5) 37,0(11,3) 135,9 (56,3)
Sig. - - -

Auch auf dem intermedidaren Messniveau konnten bei Knochenmodellen mit einer

Schaftlange von 200 mm keine signifikanten Unterschiede zwischen den Stufen des

Muskelzuges erkannt werden (p = 1,000).
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T h
4 Nm 6 Nm

450
400
350
300
250
200
150
100

50

Mikrorelativbewegung in um

0 ma ot oI

2 Nm

m 0% BW m10% BW

52% BW 90% BW

Diagramm 7: Schaftlange 200 mm, intermediarer Messpunkt, Vergleich des Muskelzuges
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Die Ergebnisse des paarweisen Vergleichs bei Knochenmodellen mit einer Schaftlange
von 200 mm am distalen Messpunkt zeigt die folgende Tabelle:

Tabelle 17: Paarweiser Vergleich des Muskelzuges, Schaftlange 200 mm, distaler Messpunkt (um)

Schaftlinge 200 mm
2 Nm 4 Nm 6 Nm
rMaist
0% BW 40,5 (12,9) 105,6 (46,1) 273,0 (119,6)
10% BW 52,3 (24,0) 123,7 (74,8) 349,3 (142,0)
52% BW 31,6 (8,0) 79,7 (23,5) 233,9 (109,2)
90% BW 25,7 (11,5) 69,2 (32,7) 211,2 (124,6)
Sig. - - -

Auch bei dem distalen Messpunkt unterschieden sich die Messwerte der verschiedenen
Muskelzugbelastung nicht signifikant (p = 1,000).

Schaftlange 200 mm, distaler Messpunkt
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Diagramm 8: Schaftlange 200 mm, distaler Messpunkt, Vergleich des Muskelzuges
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Im Folgenden werden die paarweisen Vergleiche bei Knochenmodellen mit einer
Schaftlange von 160 mm dargestellt. Auch hier sind nur solche Vergleiche aufgefihrt,
welche das Signifikanzniveau unterschreiten. Der proximale Messpunkt entfallt hier

ebenfalls aufgrund der DefektgroRe.

Bei 160 mm Schaftlange wurden Unterschiede nur bei einer Torsionsbelastung von 6 Nm
signifikant. Auf dem intermediaren Messniveau unterschieden sich die Mittelwerte der
Belastung von 0% des Korpergewichts und 10% des Kérpergewichts (p = 0,002), sowie
die Mittelwerte bei 0% und 90% axialer Belastung signifikant (p < 0,001).

Tabelle 18: Paarweiser Vergleich des Muskelzuges, Schaftlange 160 mm, intermedidrer Messpunkt

(um)
Schaftlinge 160 mm 2 Nm 4Nm 6 Nm
IMmed
0% BW 18,9 (5,7) 47,5 (12,5) 584,8 (682,7) &b
10% BW 21,3 (4,4) 71,1 (49,9) 216,8 (53,8) @
52% BW 21,3 (5,7) 99,7 (75,3) 315,3 (326,0)
90% BW 19,0 (4,4) 65,0 (54,8) 104,6 (71,9) °
Sig. - - a=0,002 b = 0,000

In der grafischen Darstellung ist der signifikante Unterschied hervorgehoben.

Schaftlange 160 mm, intermediarer Messpunkt
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Diagramm 9: Schaftlange 160 mm, intermedidrer Messpunkt, Vergleich des Muskelzuges
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Am distalen Messpunkt von Knochenmodellen mit einer Schaftlange von 160 mm
unterscheiden sich die Mittelwerte ebenfalls nur bei einer Torsionsbelastung von 6 Nm.
Hier wird der Unterschied zwischen den Mittelwerten bei einer Belastung von 0% und
10% des Korpergewichts signifikant (p = 0,028), sowie beim Vergleich der Mittelwerte
von 0% und 90% axialer Belastung (p < 0,001). Des Weiteren unterscheiden sich die
Mittelwerte zwischen 52% und 90% des Korpergewichts signifikant (p = 0,008) auf dem

distalen Messniveau.

Tabelle 19: Paarweiser Vergleich des Muskelzuges, Schaftlange 160 mm, distaler Messpunkt (um)

Schaftlinge 160 mm
2Nm 4 Nm 6 Nm
I'Mdist
0% BW 53,2 (8,9) 140,6 (21,6) 808,2 (756,6) 2P
10% BW 59,2 (12,3) 180,0 (80,8) 515,4 (198,9) 2
52% BW 58,1 (6,4) 230,4 (136,5) 616,4 (395,5) ¢
90% BW 61,8 (9,1) 182,5 (60,2) 283,8 (72,0) bc
a=0,028 b =0,000
Sig. = -
c=0,008

Diagramm 10 zeigt den Vergleich grafisch mit Hervorhebung des signifikanten

Unterschieds:

Schaftlange 160 mm, distaler Messpunkt
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Diagramm 10: Schaftlange 160 mm, distaler Messpunkt, Vergleich des Muskelzuges
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6 Diskussion

Die stetige Weiterentwicklung sowie der Wandel der Behandlungsmaglichkeiten in der
Schulterendoprothetik in den letzten Jahrzehnten macht heutzutage auch die Therapie von

schwierigen kndchernen oder muskuldren Verletzungen maglich.

Bei der Versorgung von proximalen Humerusfrakturen, welche zu den haufigsten
Frakturen des Erwachsenen zahlen, zeigte die inverse Schulterendoprothetik im Zeitraum
von 2007 bis 2016 einen Anstieg von 800% (Klug et al. 2019). Die Hauptindikation fiir
das inverse Modell ist jedoch die schmerzhafte Defektarthropathie mit Insuffizienz oder
vollstdndigem Funktionsverlust der Rotatorenmanschette, deren Auftreten mit

steigendem Alter zunimmt (Holschen und Agneskirchner 2014).

Neben dem stetigen Anstieg des Einsatzes von Schulterprothesen gibt es auch vermehrt
Studien, welche mithilfe von unterschiedlichen Modellen die Stabilitat der Prothesen
untersuchen (Favre et al. 2016; Harris et al. 2000; Cuff et al. 2011; Jahnke et al. 2021).
Bislang gibt es jedoch keine Studien, welche in vitro den Einfluss des Muskelzuges

beachten und analysieren.

Die bisherigen Studien zu Schulterendoprothesen betrachten vorwiegend verschiedene
Verankerungsmechanismen und den Einfluss von Knochendefekten. So untersuchten
Harris et al. die anatomische Neer Il Prothese, wobei hier der Vergleich der Press-fit-
Verankerung mit der proximalen und der vollstandigen Zementierung im Vordergrund
stand (Harris et al. 2000).

Auch die inverse Schulterendoprothese wurde bereits in vitro untersucht. Cuff et al.
nutzten Torsionsmomente, um die Prothesen stufenweise zu belasten und untersuchten
die Mikrorelativbewegung der Prothese mithilfe von hochauflésenden Wegaufnehmern.
Dabei konnte gezeigt werden, dass die Mikrorelativbewegung bei Knochen mit einem
proximalen Knochendefekt von 5 cm signifikant hoher ist als die Bewegung bei intakten
Knochenmodellen (p < 0.01) (Cuff et al. 2011).

Jahnke et al. untersuchten ebenfalls die inverse Schulterprothese, welche mittels Press-
fit-Verankerung in Knochenmodelle eingebracht wurde, und analysierten den Einfluss
von verschiedenen Verankerungsschrauben (Jahnke et al. 2021). Dabei zeigten
Knochenmodelle mit einer Schaftlinge von 200 mm signifikant weniger

Mikrorelativbewegung als solche mit einem hoheren Defektgrad (p < 0.05). Daruber
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hinaus nahm die Mikrorelativbewegung bei Knochenmodellen mit einer Schaftlange von

120 mm bei einer reduzierten Anzahl von Verankerungsschrauben zu.

Der Grolteil der vorangegangenen Studien arbeitete bei der Analyse der
Mikrorelativbewegung mit dem Einsatz von Torsionsmomenten ab 2,5 Nm, welche stetig
gesteigert wurden und betrachtete die Prothesen als gelockert, sobald die Bewegung im
Knochen-Prothesen-Interface 150 um Uberschritt (Pilliar et al. 1986). Jedoch blieb der
Einfluss des Muskelzuges bislang véllig unbeachtet, obwohl er fiir die Ubertragbarkeit in

das menschliche Modell bedeutsam sein kénnte.

Um eine Analyse des Muskelzuges auf die Mikrorelativbewegung von Schulterprothesen
zu ermoglichen, wurden weitere Studien herangezogen, welche sich mit der Belastung
des Schultergelenks im Alltag befassen. Poppen und Walker et al. konnten zeigen, dass
eine Abduktion um 90 Grad eine axiale Gewichtsbelastung von etwa 90% des
Kdrpergewichts ausmacht (Poppen und Walker 1978) und durch die in vivo Studien von
Bergmann et al. konnten Erkenntnisse uber den reinen Muskelzug in Ruhe gewonnen
werden, welcher einer axialen Belastung von etwa 10% des Korpergewichts entspricht
(Bergmann et al. 2007b). Auch die Belastung einer Abduktion um 45 Grad mit 52% des
Korpergewichts (Bergmann et al. 2007a; Poppen und Walker 1978) wurde hier

untersucht.

Im Rahmen dieser Studie wurde eine inverse Humerusprothese erstmalig mit einem sich
steigernden Torsionsmoment belastet, wahrend der Muskelzug des menschlichen Koérpers
mittels ansteigender axialer Gewichtsbelastung simuliert wurde. Dem gegeniber steht
stets der Vergleich ohne eine axiale Gewichtsbelastung, so wie es in den meisten Studien
mit vergleichbarem Aufbau umgesetzt wurde. Somit ist diese Studie ein erster Schritt,

den moglichen Einfluss der Muskelkraft auf die Primarstabilitdtsmessung zu untersuchen.

6.1 Diskussion der Studienergebnisse

Zundchst ergab die statistische Auswertung der Messungen einen signifikanten Einfluss
der DefektgroRe auf die Mikrorelativbewegung der Prothese (p < 0,001). Dass die Grof3e
des Knochendefekts einen Einfluss auf die Mikrorelativbewegung der Prothese hat,
konnte bereits in einigen Studien gezeigt werden (Jahnke et al. 2021; Cuff et al. 2011)
und wurde hiermit nochmals bestétigt. Ein groRerer Knochendefekt fiihrt zu einer

groReren Mikrorelativbewegung und damit zu einer verringerten Stabilitat.
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Auch die Betrachtung verschiedener Messniveaus ergab einen signifikanten Unterschied
(p <0,001). Wie auch in der Studie von Jahnke et al. konnte hiermit verdeutlicht werden,
dass die Prothese auf verschiedenen Hohen im Knochen eine unterschiedliche
Verankerung zeigt (Jahnke et al. 2021).

SchlieRlich wurde der Einfluss der Torsionsmomente betrachtet. Im Gesamtmodell zeigte
sich ein signifikanter Einfluss der Torsionsbelastung (p < 0,001), welcher anschlie3end

mithilfe von paarweisen Vergleichen genauer analysiert wurde.

Obwohl die Mikrorelativbewegung sich bei den verschiedenen Torsionsbelastungen
deutlich unterschieden und eine hoéhere Torsionsbelastung auf allen Defektstufen und
Messniveaus mit einer groReren Bewegung im Prothesen-Knochen-Verbund einherging,
wurde der Unterschied bei den Knochenmodellen mit einer Schaftlange von 200 mm nur
auf dem distalen Messniveau signifikant. Hier wurde bei einer Belastung mit 10% des
Korpergewichts ein signifikanter Unterschied zwischen der Bewegung bei einer
Belastung mit 2 Nm (MW = 52,3; SD = 24,0) und einer Belastung mit 6 Nm (MW =
349,3; SD = 142,0) festgestellt (p = 0,021).

Bei den Knochenmodellen mit einer Schaftlange von 160 mm konnte auf allen
Messniveaus ein signifikanter Unterschied zwischen verschiedenen Torsionsmomenten

aufgezeigt werden (p < 0,014).

Die  Erkenntnis, dass hohere  Torsionsbelastungen zu einer  groReren
Mikrorelativbewegung der Prothesen fuihren, schlie3t an die Ergebnisse vorangegangener
Studien an und bekréftigt diese nochmals (Harris et al. 2000; Cuff et al. 2011; Spross et
al. 2013; Jahnke et al. 2021).

Um die Fragestellung beantworten zu kdnnen, welchen Einfluss der Muskelzug auf die
Mikrorelativbewegung  der  Prothese hat, wurden die Mittelwerte der
Mikrorelativbewegungen bei gleicher Torsionsbelastung betrachtet und miteinander
verglichen. Dabei wurde der Muskelzug in Ruhe, eine Abduktion um 45 Grad und eine
Abduktion um 90 Grad simuliert und stets mit Modellen ohne axiale Belastung

verglichen.

Die Knochenmodelle mit einer Schaftlange von 200 mm zeigten dabei auf keinem der
Messniveaus einen signifikanten Unterschied (p = 1,000) zwischen den verschiedenen
Belastungen durch den Muskelzug. Und auch bei den Knochenmodellen mit einer
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Schaftlange von 160 mm traten nur bei der hdchsten Torsionsbelastung mit 6 Nm
signifikante Unterschiede zwischen den Muskelzugbelastungen auf (p < 0,05).

Betrachtet man die Messreihe der Knochenmodelle mit 160 mm Schaftlange bei einer
Torsionsbelastung von 6 Nm genauer, so fallen einzelne Messungen mit Gber 1200 pm
bis hin zu 2450 um Mikrorelativbewegung auf, welche die Mittelwerte dieser Reihe
enorm pragen. Es kam somit am intermedidren Messpunkt bei 0%
Korpergewichtsbelastung ein Mittelwert von 584,8 um und einer Standardabweichung
von 682,7 um zustande. Dieser Wert ist signifikant hoher als die Messwerte bei 10%
Korpergewichtsbelastung (MW = 216,8; SD = 53,8) und 90% Korpergewichtsbelastung
(MW =104,6; SD =71,9) (p < 0,002).

Und auch an dem distalen Messpunkt finden sich mit 808,2 um (SD = 756,6) bei 0%
Korpergewicht und 616,4 um (SD = 395,5) bei 52% Kdorpergewicht durch Ausreif3er in
den Einzelmessungen absolute Ausnahmewerte. Diese Werte sind signifikant hoher als
die Mittelwerte der anderen Muskelzugstufen (p < 0,028).

Schaut man sich nun den gesamten Trend der Messungen an, so stellt man fest, dass der
Muskelzug bei beiden DefektgroRen im Bereich von 2-4 Nm keinerlei Einfluss auf die

Mikrorelativbewegung der Prothese hat (p = 1,000).

Erst bei 6 Nm zeigten sich bei Knochenmodellen mit einer Schaftlange von 160 mm
signifikant hohere Mikrorelativbewegungen bei den Messungen ohne Muskelzug im
Vergleich zur Abduktionsbelastung. Hier sollte jedoch beriicksichtigt werden, dass diese
Mittelwerte durch enorm hohe Ausreil3er in den Einzelmessungen gepragt sind und ihre
Aussagekraft dadurch Kkritisch zu betrachten ist.

Schlussendlich sind die Mikrorelativbewegungen bei den Knochenmodellen mit einer
Schaftlange von 160 mm bei einer Torsionsbelastung von 6 Nm jedoch in 87,5% der Falle
weit Uber der Grenze von 150 um, unabhangig von der Muskelzugbelastung. Nach Pilliar
et al. spricht dies fur eine Prothesenlockerung (Pilliar et al. 1986). Da die Prothese bei
diesem Modell aufgrund der DefektgroRRe eine geringere Kontaktflache zum Knochen hat,
bricht die Prothese bei dieser hohen Torsionsbelastung leichter aus. Tritt eine so hohe
Mikrorelativbewegung auf, ist das Anwachsen des Knochens an die Prothese nicht
adaquat moglich und es kann keine ausreichende Sekundarstabilitat entstehen. Klinisch
wirde dies eine Lockerung der Prothese bedeuten, welche eine Reimplantation zur Folge
hatte.
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6.2 Limitationen und Ausblick

Der komplexe Aufbau dieser Studie stellt eine absolute Neuheit dar und ist somit ein

Pilotprojekt, bei dem sich Starken und Schwéchen gezeigt haben.

Bei der Auswahl der Versuchsobjekte wurde darauf geachtet, dass die Ergebnisse
reproduzierbar sind. Da humane Knochen in Studien oft starke Variationen aufzeigen, ist
es sinnvoll, bei vergleichenden Messungen Knochenmodelle zu verwenden, welche
standardisiert hergestellt wurden und gleiche Ausgangsbedingungen fiir jede Messung
schaffen (Gardner et al. 2010). Die Wahl fiel somit auf Kunstknochen der Marke
Sawbones, womit auch verschiedene andere Studien bereits Erfolg hatten (Cristofolini
und Viceconti 2000; Cuff et al. 2011; Jahnke et al. 2021). Ein Transfer der Ergebnisse
auf humane Knochen ist aufgrund der starken Individualitdit des Menschen nicht

uneingeschrankt moglich. Die Ergebnisse kdnnen aber dennoch der Orientierung dienen.

Die Aufbereitung und die Implantation der Kunstknochen verliefen nach einem
festgelegten Protokoll, um auch hier gleiche Ausgangsbedingungen fir die Messungen

schaffen zu kdnnen.

Der Aufbau der Messvorrichtung ist eine vollkommene Neuheit und wurde in dieser Art
noch nicht verwendet. Angelehnt wurde der Aufbau an vorangegangenen Studien, welche
ebenfalls mit Universaldruckmaschinen arbeiteten. Die Besonderheit hier ist, dass sie
genutzt wurde, um mithilfe eines speziellen Aufbaus aus nicht dehnbaren Nylonfaden
durch Zugkraft ein Torsionsmoment auf die Prothese zu applizieren. Dabei wurde beim
Verlauf des Fadens stets darauf geachtet, dass alle Umlenkungen in einem rechten Winkel
stattfinden, um den Kraftverlust so minimal wie mdglich zu halten. Der maschinelle
Kraftzug bietet hierbei den Vorteil, dass er bei jeder Messung genau reproduziert werden

kann.

Es wurden in jeder Stufe der Messungen jeweils 30 Zyklen der Torsionsbelastung
aufgebracht. Anfangs steigerte sich die Bewegung der Prothese im Knochen noch von
Zyklus zu Zyklus, meist pendelte sich die Bewegung jedoch nach einigen Zyklen ein und
blieb dann gleich. 30 Zyklen reichten in der Regel aus, um die endgiltige Bewegung der
Prothese im Knochen ausreichend messen zu kénnen. Es ware aber in Zukunft durchaus
interessant herauszufinden, wie viele Zyklen nétig sind, um eine sichere Aussage Uber

die Mikrorelativbewegung treffen zu konnen.
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Das Anbringen der Messsensoren an den Messstdben wurde stets sorgfaltig
vorgenommen und auch hier wurde auf eine Ausrichtung im rechten Winkel zu den
Messoberflachen geachtet. Die hochsensiblen Sensoren wurden nach Anbringen in der
gewiinschten Messposition getestet und gegebenenfalls wurde die Lage angepasst, sodass
sie in ihrem optimalen Messbereich arbeiten konnten. Trotzdem ist es nicht
auszuschlief3en, dass beim Anbringen der empfindlichen Messsensoren in diesem System
Ungenauigkeiten auftreten, welche sich auf die Messungen auswirken konnten.
Allerdings wurden sie stets von derselben Person angebracht, daher relativiert sich der

vermeintliche Fehler.

Im Gegensatz zu den bisherigen Studien, in denen die Mikrorelativbewegung aus dem
normierten Rotationswinkel resultierte, wurde die Mikrorelativbewegung hier durch die
translatorische Bewegung der Messpins in Prothese und Kunstknochen in einer Ebene
ermittelt. Fir diese Messmethode ist es entscheidend, in welchem Abstand zum Knochen
die Bewegung der orthogonal zum Knochen angebrachten Messpins aufgezeichnet wird,
denn je weiter ein Punkt von der Langsachse der Prothese und des Knochens entfernt ist,
desto mehr bewegt dieser sich bei Rotation der Prothese um diese Achse. Es wurde daher
darauf geachtet, dass sich die Messbereiche immer in einem Radius von etwa 3 cm um
die L&ngsachse des Knochens befinden, sodass die Messungen reproduzierbar und

vergleichbar sind.

Die Ergebnisse der Studie zeigen bei einem Knochenmodell mit einer Schaftlange von
200 mm nur bei einer Gewichtsbelastung mit 52% Ko&rpergewicht einen signifikanten
Unterschied der Torsionsmomente, obwohl sich diese augenscheinlich deutlich
unterscheiden und ein groRReres Torsionsmoment stets mit einer Steigerung der Bewegung
einhergeht. Dies konnte auf die geringe Anzahl an untersuchten Knochenmodellen
zurlickzufuhren sein. Eine Analyse mit einer gréReren Anzahl an Knochenmodellen ist

fur die Zukunft sinnvoll, um den Effekt deutlicher zeigen zu kdnnen.

Dass der Muskelzug in vitro nachgestellt wurde, ist bislang eine weitere absolute Neuheit.
Hierfiir wurden Studien herangezogen, welche die Auswirkungen einer Armbewegung
auf die Prothese bereits theoretisch oder in vivo untersucht haben. Diese Ergebnisse der
Studien wurden so exakt wie moglich auf das Modell tibertragen. Dazu wurde axial ein
Gewicht auf die Prothese aufgebracht. Diese axiale Gewichtsbelastung stellt, nach den
vorangegangenen Studien, den Hauptteil der Muskelkraft dar, jedoch ersetzt sie nicht die

gesamte komplexe Umgebung des Schultergelenks. Allerdings konnte somit ein bisher
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noch vollig aulRer Acht gelassener Einfluss in die Untersuchung der Primarstabilitat der

inversen Humerusprothese eingebracht werden.

6.3 Bedeutung fur die Klink

Es konnte gezeigt werden, dass der Muskelzug in Form einer axialen Gewichtsbelastung
bei einem Knochenmodell mit einer Schaftlange von 200 mm keinerlei Einfluss auf die
Mikrorelativbewegung der inversen Prothese hat. Dies lasst vermuten, dass die
Ergebnisse vorangegangener Studien, welche den Einfluss der menschlichen Umgebung

nicht in thren Aufbau miteinschlossen, hiermit bekraftigt werden kdnnten.

Aullerdem bietet diese Erkenntnis den Ausblick, auch weiterhin Studien durchzufiihren,
die den Muskelzug auBer Acht lassen, da gezeigt werden konnte, dass die Ergebnisse sich
bei einer Schaftlange von 200 mm nicht unterscheiden. Der entscheidende Faktor, der die
Mikrorelativbewegung der Prothese im Knochen erhoht, ist die Torsionsbelastung und

nicht die axiale Gewichtsbelastung, die den Muskelzug darstellt.

In der Klinik sind die Empfehlungen zur Nachbehandlung der totalen
Schulterendoprothese bislang nicht einheitlich. Im Grundsatz wird allerdings meist die
passive oder aktiv-assistive Abduktion und Anteversion bis 90 Grad fir die ersten drei
bis sechs Wochen empfohlen (Kasten 2014; Theopold et al. 2019; Schmidt et al. 2020).
Dabei wird weitgehend geraten sowohl die Innen- als auch die AuBenrotation im
Schultergelenk zundchst zu vermeiden. Sechs Wochen nach der Implantation sollte eine
radiologische Kontrolle zur Beurteilung der Prothesenimplantation erfolgen (Farkhondeh
Fal und Kircher 2018). AnschlieRend ist eine stationdre Anschlussheilbehandlung
sinnvoll, in der durch gezieltes Krafttraining und kontrollierten Muskelaufbau die
Aktivitaten des taglichen Lebens wieder erlernt werden sollen (Theopold et al. 2019).
Speziell fur die Nachbehandlung der inversen Schulterprothese gilt, dass eine
frihfunktionelle Nachbehandlung durchgefiihrt werden sollte, sofern bei der Implantation

keine Sehnenndhte gesetzt wurden, welche Schonung bréuchten (Loew 2010).

Da der Muskelzug bei Knochenmodellen mit einer Schaftlange von 200 mm keinerlei
Einfluss auf die Primarstabilitat hatte, scheinen assistiv-aktive Ubungen im Rahmen einer

friihen Mobilisierung des Schultergelenks postoperativ als sinnvoll.

In dieser Studie wird deutlich, dass die Torsionsbelastung einen entscheidenden Einfluss

auf die Prothesenstabilitat hat. Leichte Torsionsbelastungen bis 4 Nm zeigten hier keinen
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Einfluss auf die langfristige Stabilitdt und konnen somit auch in der frihen
Nachbehandlung empfohlen werden. Jedoch sollte die Torsionsbelastung geringer als 6
Nm bleiben, um die Mikrorelativbewegung der Prothese im Knochen mdglichst unter der
Grenze von 150 um (Pilliar et al. 1986) zu halten. So kann eine ossare Integration der
Prothese in den Knochen stattfinden und eine ausreichende Sekundarstabilitat und damit
einhergehend ein zufriedenstellendes Langzeitergebnis erzielt werden. Zeitgleich wird
mit der Bewegung bis 90 Grad einer Versteifung des Schultergelenks vorgebeugt, sodass

der Arm spater wieder funktionell belastbar ist.

Knochenmodelle mit einer Schaftlange von 160 mm zeigten weniger Stabilitat bei
Belastung der Prothese, was durch die geringe Kontaktflache und damit dem
verminderten Halt zwischen Prothese und Knochen zu erklaren ist. Im klinischen Alltag
gelten die Empfehlungen zur Nachbehandlung bei Einsatz einer Schulterprothese zwar
unabhangig von der DefektgroRRe, jedoch sollten die standardisierten Abldufe und
Grundprinzipien der Nachbehandlung stets individuell angepasst werden, um eine
intensive und gezielte Nachbehandlung mit gréitmoglichem Erfolg gewéhrleisten zu
kdénnen (Farkhondeh Fal und Kircher 2018). Die Bewegung der Schulter nach
Implantation einer inversen Prothese in einen Knochen mit geringer Schaftlange sollte
daher bis zum Einwachsen des Knochens an die Prothese mit besonderer Vorsicht
erfolgen. Insbesondere Torsionsbelastungen, welche bei der Rotation im Schultergelenk
zustande kommen, sollten bis zum Einwachsen des Knochens an die Prothese vermieden

werden, um einer Revision vorzubeugen.
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7 Zusammenfassung

Wahrend der Einsatz der inversen Schulterendoprothesen stetig wdachst, wurde der
Einfluss des Muskelzuges auf die Primadrstabilitat in der Implantatforschung bislang
vollig auler Acht gelassen. Daher wurde im Rahmen dieser Studie analysiert, welchen
Einfluss der Muskelzug in Ruhe, einer Abduktion des Armes um 45 Grad und einer
Abduktion um 90 Grad auf die Primarstabilitat der inversen Humerusprothese in vitro hat
und wie dieser Einfluss sich bei verschiedenen KnochendefektgroRRen zeigt.

Die inverse Humerusprothese "AEQUALIS™ ADJUSTABLE REVERSED" (Tornier
Wright, Montbonnot Saint-Martin, Frankreich) wurde mittels Press-fit-Verankerung in
funf Kunststoffknochen mit einer L&nge von 200 mm und fiinf Knochenmodellen mit
einer Lange von 160 mm implantiert. Anschlielend wurden die Modelle mithilfe einer
Universaldruckmaschine in jeweils 30 Zyklen tordiert (2 Nm — 6 Nm). Dabei wurden die
Modelle stufenweise axial belastet, wodurch der Muskelzug simuliert werden konnte. Das
axiale Gewicht steigerte sich von 7,7 kg (reiner Muskelzug) tber 40 kg (45 Grad
Abduktion) zu 69,3 kg (90 Grad Abduktion). Dabei wurde die Mikrorelativbewegung der
Prothese im Knochen auf drei verschiedenen Messhéhen mithilfe von hochsensiblen
Wegaufnehmern gemessen und stets mit der Mikrorelativbewegung ohne axiales Gewicht

verglichen.

Mithilfe eines allgemeinen linearen Modells wurde der Einfluss der verschiedenen
Faktoren auf die Mikrorelativbewegung der Prothese im Knochen analysiert. Der
genaueren Untersuchung diente ein paarweiser Mehrfachvergleich mit Bonferroni-

Korrektur im Rahmen eines LSD Post-Hoc-Tests.

So konnte festgestellt werden, dass ein grof3eres Torsionsmoment bei beiden untersuchten
Knochendefekten mit einer grofReren Mikrorelativbewegung einhergeht. Allerdings
wurde der Einfluss vor allem bei Knochenmodellen mit dem gréReren Defekt signifikant
(p <0,014).

Aullerdem konnte bei den Knochenmodellen mit einer L&nge von 200 mm auf keinem
der Messniveaus ein signifikanter Einfluss des Muskelzuges auf die
Mikrorelativbewegung festgestellt werden (p = 1,000). Bei Knochenmodellen mit 160
mm Schaftlange fielen signifikante Unterschiede der Muskelzugbelastung erst bei einem
Torsionsmoment von 6 Nm auf (p < 0,028). Hier waren die Mittelwerte ohne axiale
Gewichtsbelastung signifikant hoher als bei Modellen in denen der Muskelzug wirkte.
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Allerdings lag bei dieser Belastungsstufe der Grof3teil der Messwerte tber 150 pm, was
eine Lockerung der Prothese bedeutet und klinisch mit einer Revision einher gehen

wirde.

Zusammenfassend lasst sich also feststellen, dass ein gréReres Torsionsmoment mit einer
hoheren Mikrorelativbewegung einhergeht und dass der Muskelzug bei einem Knochen
mit 200 mm Lé&nge keinerlei Einfluss auf die primére Stabilitat der Prothese hat.
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8 Abstract

While the use of reverse shoulder arthroplasty is steadily increasing, the influence of
muscle traction on the primary stability of the implant has been completely disregarded
in implant research. Therefore, this study analysed the performance of the reverse
humeral prosthesis’ primary stability in vitro during muscle traction in both 45 degree
and 90 degree abduction, as well as in a static state. This was, moreover, applied to
different bone defect sizes.

The reverse humeral prosthesis "AEQUALIS™ ADJUSTABLE REVERSED" (Tornier
Wright, Montbonnot-Saint-Martin, France) was implanted using press-fit into five
artificial bones with a length of 200 mm and five bone models with a length of 160 mm.
Subsequently the models were torqued in 30 cycles using a universal testing machine (2
Nm — 6 Nm). During this process the models were loaded axially to simulate muscle
traction. The axial weight increased from 7,7 kg (pure muscle traction) over 40 kg (45
degree abduction) to 69,3 kg (90 degree abduction). The relative micromotion of the
prosthesis in the bone was simultaneously measured at three different measurement
heights using high-sensitivity displacement transducers and compared to the relative

micromotion without axial load.

Using a general linear model, the impact of different factors on the relative micromotion
of the prosthesis in the bone was analysed. A pairwise multiple comparison with

Bonferroni correction as part of an LSD post hoc test was used for more detailed results.

Subsequently, it was found that a larger torsional moment was associated with a larger
relative micromotion in both bone defects studied. However, the influence became

significant (p < 0.014) in bone models with predominantly larger defect.

Furthermore, no significant influence of muscle traction on relative micromotion could
be detected for the bone models with a length of 200 mm at any of the measurement levels
(p = 1.000). In contrast, bone models with a length of 160 mm showed no significant
differences in muscle traction until a torsional moment of 6 Nm (p < 0.028). Here, the
mean values without axial weight loading were significantly higher than in models in
which muscle traction was effective. However, at this loading level, the majority of the
measured values were above 150 pum, which indicates loosening of the prosthesis and

would clinically lead to a necessary reimplantation.
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In summary, a larger torsional moment is associated with a higher relative micromotion
and muscle traction, conclusively, has no effect on the primary stability of the reverse
prosthesis for a bone with a length of 200 mm in vitro.
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Anhang

Anhang

Vollstandige Ubersicht der paarweisen Vergleiche

Tabelle 20: Paarweiser Vergleich der Torsionsmomente, Schaftlange 200 mm, proximaler

Messpunkt, Ubersicht (um)

Schaftlinge
200 mm 2Nm 4 Nm 6 Nm

I'Mprox

Sig.

0% BW 13,61 (12,45) 2> 39,14 (39,49)*° 169,35 (194,00) b°

a=1,000 b =0,392
c=0,618

10% BW 11,54 (9,57) % | 22,99(33,81)%f 97,50 (55,51) °f

d=1,000 e =1,000
f=1,000

52% BW 8,45(5,94) 9" | 31,70 (29,22)% = 97,94 (60,28) h

g =1,000 h = 1,000
i=1,000

90% BW | 12,27 (11,33)k = 33,41 (29,76) i 91,75 (67,38) k!

j=1,000 k = 1,000
1=1,000

Tabelle 21: Paarweiser Vergleich der Torsionsmomente, Schaftlange 200 mm, intermedidrer

Messpunkt, Ubersicht (um)

Schaftlinge
200 mm 2Nm 4 Nm 6 Nm Sig.
I'Mmed
a=1,000b=0,136
0% BW 19,77 (6,51) @b 52,51 (14,47) &°¢ 226,16 (140,47) B¢

c=0,276

10% BW 23,64 (579)% | 57,38(26,03)% = 192,75 (14,08) &f

d =1,000 e = 0,365
f=0,718

529% BW 13,00 (5,30) %" 41,64 (11,59)% 148,82 (56,37) "

g =1,000 h =0,561
i =0,892

90% BW | 1388 (24,51) i = 36,95(11,32)} 135,90 (56,30) ©

j=1,000 k = 0,707
1=1,000




Anhang B

Tabelle 22: Paarweiser Vergleich der Torsionsmomente, Schaftlange 200 mm, distaler Messpunkt,

Ubersicht (um)
Schaftlinge
200 mm 2 Nm 4 Nm 6 Nm Sig.
rMadist

a=1,000b=0,073

0%BW | 40,48 (12,94)%° 10561 (46,05)2 272,99 (119,56) > 051s
c=0,

d=1,000e=0,021

10% BW | 52,34 (24,02)% 123,65 (74,81) ¢ | 349,25 (142,02) &f - 051

g =1,000 h = 0,150

52% BW 31,62 (7,96) %" 79,69 (23,52) 9 233,85 (109,15) 0408
1=0,

j=1,000 k =0,216

90%BW | 2568 (11,45)/% 69,16 (32,73)M | 211,21 (124,64) X! | = 0,503

Tabelle 23: Paarweiser Vergleich der Torsionsmomente, Schaftlange 160 mm, intermediérer

Messpunkt, Ubersicht (um)

Schaftldnge
160 mm 2Nm 4 Nm 6 Nm Sig.
IrMmmed
a=1,000 b = 0,000
0% BW 18,93 (5,73) 2P 47,49 (12,52) a°¢ 584,80 (682,69) ¢

¢ =0,000

d=1,000e=0,174

10% BW | 2126(4,38)% 7107 (49,87)% 216,80 (53,82) °f o

g =1,000 h = 0,014

529 BW | 2125(568)9" 9974 (75,26)% | 315,28 (325,95) hi o410
i=0,

j=1,000 k = 1,000

90%BW | 1898 (4,37)i% | 64,98 (54,78) = 104,58 (71,85) © - 1000




Anhang C

Tabelle 24: Paarweiser Vergleich der Torsionsmomente, Schaftlange 160 mm, distaler Messpunkt,

Ubersicht (um)
Schaftlinge
160 mm 2Nm 4 Nm 6 Nm Sig.
rMadist
a=1,000 b = 0,000
0% BW 53,20 (8,87) &P 140,63 (21,55) &°¢ 808,20 (756,62) ¢
¢ =0,000
d=0,721e=10,000
10% BW 59,19 (12,26) ¢ 180,00 (80,80) ¢f 515,40 (198,90) ©f
f=0,004
. _ = 0,284 h = 0,000
52% BW 58,14 (6,44) 9h 230,39 (136,47) ¢' | 616,35 (395,52) M g -
i=0,
_ _ j=0,722 k = 0,095
90% BW 61,75 (9,07) ¥ 182,45 (60,22) I 283,76 (72,01) ¥ ) = 0974

Tabelle 25: Paarweiser Vergleich des Muskelzuges, Schaftlange 200 mm, proximaler Messpunkt,

Ubersicht (um)
Schaftldinge
200 mm 2 Nm 4 Nm 6 Nm
I'Mprox
0% BW 13,61 (12,45) 2b¢ 39,14 (39,49) 9ni 169,35 (194,00) mne
10% BW 11,54 (9,57) a4¢ 22,99 (33,81) 9ik 97,50 (55,51) mpa
52% BW 8,45 (5,94) baf 31,70 (29,22) M 97,94 (60,28) "Pr
90% BW 12,27 (11,33) cef 33,41 (29,76) X! 91,75 (67,38) °ar
a=1,000b=1,000 g =1,000 h = 1,000 m = 1,000 n = 1,000
Sig. c=1,000d =1,000 i=1,000j=1,000 0 =1,000 p = 1,000
e =1,000f=1,000 k =1,000 I =1,000 g =1,000r=1,000




Anhang D

Tabelle 26: Paarweiser Vergleich des Muskelzuges, Schaftlange 200 mm, intermedidrer Messpunkt,

Ubersicht (um)
Schaftlinge
200 mm 2 Nm 4 Nm 6 Nm
I'Mmed
0% BW 19,77 (6,51) 2b¢ 52,51 (14,47) 9N 226,16 (140,47) ™no
10% BW 23,64 (5,79) ade 57,38 (26,03) 93K 192,75 (14,08) mpa
52% BW 13,00 (5,30) b 41,64 (11,59) " 148,82 (56,37) ™Pr
90% BW 13,88 (24,51) c&f 36,95 (11,32) k! 135,90 (56,30) o
a=1,000 b =1,000 g =1,000 h = 1,000 m = 1,000 n = 1,000
Sig. c=1,000d =1,000 i=1,000j=1,000 0 =1,000 p = 1,000
e =1,000f=1,000 k =1,000 | = 1,000 g =1,000r =1,000

Tabelle 27: Paarweiser Vergleich des Muskelzuges, Schaftlange 200 mm, distaler Messpunkt,

Ubersicht (um)
Schaftléinge
200 mm 2 Nm 4 Nm 6 Nm
rr'Mmadist
0% BW 40,48 (12,94) abe 105,61 (46,05) o 272,99 (119,56) mn.o
10% BW 52,34 (24,02) a4¢ 123,65 (74,81) 9k 349,25 (142,02) ™ra
52% BW 31,62 (7,96) baf 79,69 (23,52) " 233,85 (109,15) ™Pr
90% BW 25,68 (11,45) cof 69,16 (32,73) k! 211,21 (124,64) oar
a=1,000b=1,000 g =1,000 h = 1,000 m = 1,000 n = 1,000
Sig. c=1,000d =1,000 i=1,000j=1,000 0 =1,000 p = 1,000
e =1,000f=1,000 k =1,000 I =1,000 g =1,000r = 1,000




Anhang E

Tabelle 28: Paarweiser Vergleich des Muskelzuges, Schaftlange 160 mm, intermedidrer Messpunkt,

Ubersicht (um)
Schaftlinge
160 mm 2 Nm 4 Nm 6 Nm
I'Mmed
0% BW 18,93 (5,73) 2b¢ 47,49 (12,52) 9hi 584,80 (682,69) mn°
10% BW 21,26 (4,38) ad¢ 71,07 (49,87) 91k 216,80 (53,82) ™Pa
52% BW 21,25 (5,68) bdf 99,74 (75,26) " 315,28 (325,95) "pr
90% BW 18,98 (4,37) cef 64,98 (54,78) ! 104,58 (71,85) oar
a=1,000 b =1,000 g =1,000 h = 1,000 m = 0,002 n = 0,055
Sig. c=1,000d =1,000 i=1,000j=1,000 0 =0,000 p = 1,000
e =1,000f=1,000 k =1,000 | = 1,000 g=1,000r=0,274

Tabelle 29: Paarweiser Vergleich des Muskelzuges, Schaftlange 160 mm, distaler Messpunkt,

Ubersicht (um)
Schaftléinge
160 mm 2 Nm 4 Nm 6 Nm
rr'Mmadist
0% BW 53,20 (8,87) ab¢ 140,63 (21,55) oM 808,20 (756,62) ™n.°
10% BW 59,19 (12,26) 24¢ 180,00 (80,80) 9k 515,40 (198,90) mpa
52% BW 58,14 (6,44) baf 230,39 (136,47) " 616,35 (395,52) ™Pr
90% BW 61,75 (9,07) &&f 182,45 (60,22) 'k 283,76 (72,01) °ar
a=1,000b=1,000 g =1,000 h = 1,000 m =0,028 n = 0,377
Sig. c=1,000d =1,000 i=1,000j=1,000 0 =0,000 p = 1,000
e =1,000f=1,000 k =1,000 I =1,000 g =0,150 r = 0,008
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