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Einleitung

1 Einleitung

1.1 Hintergrund

Die resultierende Hiiftkraft féllt nicht mit der Schenkelhals- und der Diaphysenachse
des Femurs zusammen, so dass ein Drehmoment im Varussinn auf das Femur wirkt
[Rohlmann et al. 1983]. Schenkelhals und Diaphyse erfahren dabei in der Frontalebene
eine Biegebeanspruchung. Im medialen Anteil, also im Bereich des Calcar femoris, tre-
ten Druckspannungen auf, wihrend im lateralen Anteil, also im Bereich des Trochanter
majors, kleinere Zugspannungen herrschen im Vergleich zur Druckspannung. Die
Hauptmasse des Knochengewebes liegt dementsprechend in diesen Bereichen, was
durch ein gerichtetes trabekulidres System gekennzeichnet ist [Pauwels 1973]. Der Er-
satz des Hiiftgelenks durch eine zementfreie Hiiftendoprothese verindert diesen Bean-
spruchungsmechanismus. Das Varusdrehmoment, das nun iiber den Prothesenschaft in
das Femur eingeleitet wird, muss von einem Querkriftepaar kompensiert werden (Abb.
1) [Lavernia et al. 2004, Otani et al. 1993]. Wihrend des Gehens erzeugt die resultie-
rende Gelenkkraft Fr ein Varusdrehmoment Mx. Dieses Moment presst den proximalen
Anteil der Prothese gegen die mediale Kortikalis und den distalen Anteil gegen die late-
rale Kortikalis. Im Bereich der beiden Querkrifte Fop, und Foq entstehen erhohte Span-

nungskonzentrationen. Je nach Lange variieren Drehpunkt und Hebelarme des Prothe-

senschafts. Es wirken verschieden grofle Querkrifte, wie in Abbildung 1 exemplarisch
fiir die CLS®- (a) und die Metha®-Prothese (b) eingezeichnet.
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Abbildung 1: Schematische Darstellung der
Querkriifte der CLS- (a) und der Metha-Prothese (b).
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Dieses Querkriftepaar wirkt am proximalen Ende der Prothese medial und am distalen
Ende lateral [Effenberger et al. 2005]. Weil der Prothesenschaft jedoch deutlich weniger
flexibel ist als der Knochen (Vergleich der E-Module: Ti-Al6-V4 = 110 GPa; Knochen
~ 18 GPa), wird das Femur zwischen den beiden Querkriften, also iiber die gesamte
Prothesenlidnge, innerlich ausgesteift [Dujovne et al. 1993]. Die mechanischen Span-
nungen in der Metaphyse werden durch das Einbringen einer Endoprothese enorm ver-
ringert (Spannungsabschirmung), wihrend sie im Bereich der Prothesenspitze verviel-
facht werden konnen (Spannungskonzentration) [Dujovne et al.1993, Otani et al. 1993,
Rohlmann et al. 1983, Vresilovic et al. 1996]. Klinisch driickt sich dieses Phdnomen
sehr hiufig durch proximale Knochenresorptionen und durch Hypertrophien an der Pro-
thesenspitze aus [Dujovne et al. 1993, Effenberger et al. 2005, Gulow et al. 2007, Otani
et al. 1993].

Mit dem Ziel, diesen Knochen-Umbauprozessen entgegenzuwirken, waren in den letz-
ten Jahren mehrere Entwicklungen in der Hiiftendoprothetik zu beobachten. Im Vorder-
grund stand dabei, durch das Implantat so wenig wie moglich in die physiologische
Spannungsverteilung des Femurs einzugreifen [Fottner et al. 2009, Huiskes et al. 1986,
Jakubowitz et al. 2009]. Inzwischen scheint sich in diesem Zusammenhang die zement-
freie Versorgung mit kurzen, den Schenkelhals zumindest partiell erhaltenden Prothesen
immer stirker durchzusetzen [Effenberger et al. 2005, Gulow et al. 2007]. Die Theorie
hinter diesen Kurzschaftprothesen ist eine moglichst proximale Verankerung, wobei
unter Belassung des trabekuldren Systems das Varusdrehmoment entlang der physiolo-
gischen Spannungslinien des Calcars femoralis und des lateralen Femurs nach distal in
die Diaphyse geleitet werden soll [Huiskes et al. 1986, Jakubowitz et al. 2009, Rohrl et
al. 2006].

1.2 Stand der Forschung

Vor allem Kurzschaftprothesen miissen durch ein Querkréftepaar im Gleichgewicht
gehalten werden (Abb. 1), um nicht aus dem Knochenlager zu ,.kippen. Im Vergleich
zu Standardprothesen besteht jedoch ein Unterschied hinsichtlich der Hebelverhiltnisse.
Der Hebelarm zwischen der distalen Querkraft und dem Drehpunkt des Prothesenschaf-
tes ist kleiner, obwohl der Drehpunkt einer Kurzschaftprothese durch die weiter proxi-
mal gelegene Verankerung hoher liegt [Jakubowitz et al. 2009]. Die distale Querkraft
muss also grofer als bei Standardprothesen sein, womit die Gefahr der eigentlich uner-
wiinschten radialen Spannungskonzentration in der lateralen Kortikalis entsteht [Dujo-
vne et al. 1993, Otani et al. 1993, Rohlmann et al. 1983, Vresilovic et al. 1996]. Die Pro-
thesenspitze sollte zur Vermeidung dieses Problems groBfldachig zur Anlage kommen
[Effenberger et al. 2005]. Zugleich muss sie sich elastisch verformen konnen, um die

physiologische Varusbiegung des Femurs zumindest teilweise zuzulassen und um somit



Einleitung 3

fiir Spannungen im Knochenmaterial des Femurs zu sorgen [Huiskes et al. 1992]. Im
Jahr 2004 analysierte Thomsen [Thomsen 2004] erstmals das Kippverhalten verschie-
dener Kurzschaftprothesen. In Form von Balkendiagrammen konnte er die elastische
Verformung an der Prothesenschulter und an der Prothesenspitze der Schifte bei Einlei-
tung eines medio-lateralen Drehmoments darstellen. Dabei zog er die Rotation der bei-
den prothetischen Messpunkte um den femoralen Referenzpunkt ,, Trochanter minor* als
Indikator fiir die elastische Schaftverformung heran. War dieser an beiden Messpunkten
positiv, so folgte die Prothese gewissermaBlen der Verbiegung des Femurs und deutete
auf den Vollzug des sog. ,,Gegenschwungs® hin. Dieses Verhalten konnte in unter-
schiedlichen Ausprédgungen fiir die Systeme CFP® (Waldemar Link GmbH & Co. KG,
Hamburg), Mayo® (Zimmer, Warsaw, USA) und Metha® (Aesculap AG, Tuttlingen)
nachgewiesen werden. Wurde hingegen am distalen Messpunkt an der Prothesenspitze
ein negativer Wert erfasst, so konnte die Aussage getroffen werden, dass die Prothese
sich entgegengesetzt zur Verbiegung des Femurs verhélt und somit ,kippt“. Nur das
System CUT® (Eska Implants, Liibeck) zeigte seinerzeit diese gegensitzliche Reaktion
(Abb. 2).

Abbildung 2: Aseptische Lockerung einer CUT®-Prothese (links): Die Spannungsabschir-

mung, provoziert durch die erhohte Biegesteifigkeit und die zunehmende Integration der
Schaftspitze, bewirkt periprothetische Saumbildungen am proximalen, lateralen Schaftbe-
reich (blaue Umrandung) und enorme Kortikalishypertrophien im Bereich der distalen
Schaftspitze (rote Umrandung), welche das Kippverhalten der CUT®-Prothese deutlich ma-
chen. Die Gegenseite zeigt die Versorgung mit einer Metha-Prothese ohne Anzeichen einer
Lockerung oder eines Kippverhaltens der Prothese (rechts).
Aus mechanischer Sicht hingt es daher ma3geblich von der Biegesteifigkeit des distalen
Schaftbereichs ab, ob eine Hiiftprothese unter dem eingeleiteten Varusdrehmoment die
Varusbiegung des Femurs zum Teil zuldsst [Namba et al. 1998, Skinner und Curlin
1990, Vresilovic et al. 1996]. Die Biegesteifigkeit wiederum wird sowohl durch die
Querschnittsform (axiales Flidchentrigheitsmoment) als auch durch das Material des
Prothesenschafts beeinflusst. Diese Faktoren werden als primire Atiologie fiir Ober-

schenkelschmerzen angesehen [Lavernia et al. 2004, Vresilovic et al. 1996]. Aus Sicht
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des Herstellers resultieren daraus mehrere Optionen, die Biegesteifigkeit des distalen
Schaftbereichs moglichst klein zu halten. So hat man z.B. erkennen miissen, dass sich
die Biegesteifigkeit von Prothesen aus CoCrMo-Legierungen — so wie die im Experi-
ment ,,kippende* CUT®-Prothese [Thomsen 2004] — allein schon durch das Material (E-
Modul = 230 GPa) enorm erhoht. Bei gleichem Querschnitt besitzt eine Prothese aus

CoCrMo eine mehr als doppelt so groBBe Biegesteifigkeit wie eine Prothese aus TiAlV.

Die andere Option ist die Herabsetzung des Flichentriagheitsmoments. Aufgrund der im
Vergleich zu Standardschaftprothesen kurzen Strecke, die zwischen dem Drehpunkt und
der Schaftspitze in die Biegung gezwungen werden muss, wird der distale Schaftanteil
einer Kurzschaftprothese zumeist auch nicht ,,markraumfiillend* ausgefiihrt [Effenber-
ger et al. 2005]. Die Mehrzahl der Hersteller gestalten ihren Kurzschaft deshalb so, dass
er sich nach distal im Querschnitt stark verjiingt. Neben diesen fiir die Hersteller wich-
tigen Parameter stehen die vom Operateur beeinflussbaren geometrischen Verhiltnisse
im Bereich des Schenkelhalses in engem Zusammenhang mit der elastischen Verfor-
mung des Schaftes, womit die Implantationsstellung des Prothesenschaftes gemeint ist
(z.B. Offset und CCD-Winkel) [Effenberger et al. 2005]. So nutzt eine neutral einge-
brachte Prothese alle Vorteile aus einer flichigen lateralen Kortikalisanlage und der
vollen, ihr gegebenen distalen Hebellinge aus (Abb. 3a). Demgegeniiber kommen bei
einem valgisch eingebrachten Prothesenschaft ein groerer Schaftquerschnitt und ein
kleinerer Hebelarm zum Tragen (Abb. 3b): neutrale Schaftstellung (links) bei fldchiger
Abstiitzung der Prothese mit dem distalen Schaftende (a) und valgisch eingebrachter
Schaft (rechts) ohne flichige Abstiitzung des distalen Schaftendes (b). Durch die feh-
lende Abstiitzung des valgisch stehenden Schaftes kommt es zu einer weiter proximal
gelegenen Anlage der Prothese an den Knochen (vergl. Abb. 3b mit Abb. 2a). Der wirk-
same Hebelarm verkiirzt sich und der Schaftquerschnitt erhoht sich.

Abbildung 3: Unterschiedlich eingebrachte
Metha-Prothesen: Neutrale Schaftstellung (a)
und valgisch eingebrachter Schaft (b).
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2 Aufgabenstellung

Das vorliegende Forschungsprojekt hat zum Ziel, aktuell auf dem Markt befindliche
Kurzschaftprothesen experimentell auf ihr elastisches Verformungsverhalten unter Be-
riicksichtigung der Schaftvalgisierung hin zu analysieren. Das Hauptaugenmerk zur
Beurteilung der biomechanischen Eigenschaften der jeweiligen Prothese liegt hierbei
auf der Verankerungscharakteristik und der Primérstabilitét an sich. Bei dem vorliegen-
den Projekt handelt es sich daher um ein interdisziplinéres in-vitro Projekt im Bereich
der orthopéadischen Endoprothetikforschung. Folgende Fragestellungen sollen in diesem
Zusammenhang geklirt werden:

1. Welches prinzipielle Verformungsverhalten liegt bei derzeitig eingesetzten femora-
len Kurzschaftprothesen vor? Inwiefern unterscheiden sich diesbeziiglich die verschie-
denen Modelle?

2. Welchen Einfluss hat eine von den Hersteller-Vorgaben abweichende Implantatstel-
lung (insbesondere die valgische) auf das elastische Verformungsverhalten? Worin un-

terscheiden sich hier die verschiedenen Modelle?
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3 Theoretische Grundlagen

In den nachfolgenden Kapiteln werden die theoretischen Grundlagen der Primirendo-
prothetik des Hiiftgelenks, die biologischen Reaktionen auf Endoprothesen als auch das

allgemeine Prinzip der zementfreien Endoprothetik eingehend beschrieben.

3.1 Indikation zur primaren Huftgelenksendoprothese

Zu den vielversprechendsten und hiufigsten Operationen in der orthopiddischen Chirur-
gie zdhlt aktuell die Implantation von Hiiftendoprothesen [Aldinger et al. 2003, Breusch
et al. 2000, Diehl et al. 2010, Duffy et al. 2005, Plitz 1993]. Jedes Jahr werden allein in
Deutschland iiber 230.000 primidre Hiiftendoprothesen implantiert, eine Anzahl, die
analog zu dem Anstieg der immer ilter werdenden Bevolkerung, in den letzten Jahr-
zehnten stetig angestiegen ist [OECD 2013]. Die Indikationen fiir eine primére Hiiften-
doprothese sind hierbei allerdings sehr vielféltig. Meistens wird die Indikation fiir eine
Hiiftendoprothese gestellt, wenn sich eine fortschreitende, schmerzhafte und therapiere-
sistente Coxarthrose — die als primire Arthrose definiert wird — im fortgeschrittenen
Lebensalter manifestiert hat. Der Leidensdruck, der durch Schmerzen und funktionelle
Einschrinkungen entsteht, erfordert dann einen partiellen, meist aber auch kompletten
Ersatz eines oder beider Hiiftgelenke. Weitere Indikationen, die zu einer sekundiren
Arthrose fithren konnen und demnach Ursache fiir eine Hiiftendoprothese sind, sind u.a.
die rheumatische Arthritis und die rheumatische Polyarthritis, inflammatorische Ge-
lenkschiddigungen durch Autoimmunerkrankungen, wie z.B. ein systemischer Lupus
erythematodes, aseptische Hiiftkopfnekrosen im Erwachsenenalter, Femurfrakturen,
Triimmerfrakturen von Kopf und Pfanne, Epiphyseolysis capitis femoris, Tumore und
unbehandelte angeborene Hiiftdysplasien [Diehl et al. 2010, Eichinger et al. 2007,
Schrider et al. 2008].

Durch den operativen Einsatz eines kiinstlichen Gelenks kann den Patienten postopera-
tiv eine sofortige schmerzfreie Mobilisation gewéhrleistet werden. Hierbei muss aller-
dings beriicksichtigt werden, dass gerade Patienten mit einer sekundédren Arthrose meist
zu den jiingeren Patienten gehoren, die eine entsprechend hohe Lebenserwartung und
einen entsprechend hohen Aktivititsgrad haben. Die Moglichkeit, einen Prothesen-
wechsel durchzufiihren, sollte daher unbedingt gegeben sein [Miinst 2002, Plitz 1989].
Aufgrund des geringfiigigeren intraoperativen Knochendefekts stellen Kurzschaftpro-

thesen also eine moglichst gute Ausgangssituation dar.
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3.2 Prinzip der Primarstabilitat

Die Primérstabilitit ist die wichtigste Voraussetzung fiir eine bestédndige Fixierung und
eine sichere Integration einer Hiiftendoprothese im menschlichen Korper [Boy et al.
2008]. Nur ein ausreichend verankerter Prothesenschaft kann demnach diese Zielset-
zung erfiillen [Jakubowitz 2007]. Die dauerhafte Verankerung einer Gelenkendoprothe-
se im Knochen wird in erheblichem Maf3e durch die Reaktion des Knochens auf biome-

chanische Einfliisse bestimmt [ Kummer 1988].

Mit dem Ziel, diesen Knochen-Umbauprozessen entgegenzuwirken, sind in den letzten
Jahren mehrere Entwicklungen in der Hiiftendoprothetik zu beobachten gewesen. Im
Vordergrund stand dabei, durch das Implantat so wenig wie moglich in die physiologi-
sche Spannungsverteilung des Femurs einzugreifen [Kummer 1988, Plitz 1993]. Nach
der Implantation einer Hiiftendoprothese werden aufgrund der Entfernung des Ober-
schenkelkopfes und des Oberschenkelhalses die physiologischen Belastungen von der
Prothese iibernommen und in den Knochen iibertragen. Bei den ldngeren Standardschif-
ten werden diese Belastungen iiber den Prothesenschaft tiberwiegend nach distal in die
Diaphyse des Femurs geleitet. Dort kann es aufgrund der distalen Krafteinleitung zu
kortikalen Abstiitzreaktionen in Form von Periostverdickungen des Rohrenknochens
kommen. Diese Reaktion ist auf das Wolffsche Transformationsgesetz [Wolff 1892]
zuriickzufiihren, das besagt, dass der Knochen sich permanent nach mechanischen Be-
lastungen ausrichtet. Der Knochen ist demzufolge ein dynamisches Gewebe, das iiber
regulierte Interaktionen zwischen Osteozyten und Osteoklasten/-blasten einem sténdi-

gen Umbau unterliegt.

Das Knochengeriist muss demzufolge belastet werden, um sich optimal den mechani-
schen Kriften anzupassen, die auf ihn einwirken. Im Umkehrschluss bedeutet das, dass
es nach der Implantation einer, im Vergleich zum Knochen wesentlich steiferen, Prothe-
se zu einer sogenannten ,,Spannungs-Abschirmung® kommen kann, wobei das Kraft-
flussgefiige des Knochens gestort und der Knochen nicht mehr physiologisch belastet
wird. Durch die vermehrt distale Krafteinleitung und die Abstiitzreaktion von Standard-
schiften kommt es daher zu einer proximalen entlastungsbedingten ,,Spannungs-
Abschirmung® und folglich zum reaktiven Knochenabbau [Birkenhauer et al. 2004,
Mjoberg 1997].

Die weniger distal verankernden Kurzschaftprothesen mit ihren geringeren Lingen- und
Querschnittsdimensionierungen bewirken demgegeniiber eine physiologischere und
weitestgehend proximale Krafteinleitung im Vergleich zu Standardschéften und sollen
dem reaktiven Knochenabbau im proximalen Femur entgegenwirken. Es ist daher nicht
verwunderlich, dass die Entwicklung der Hiiftendoprothetik in den letzten Jahrzehnten

dementsprechend viele Erneuerungen hervorgerufen hat. So wurde sowohl der demo-
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grafische Wandel als auch das Prothesendesign beriicksichtigt, was zu einem aktuellen
Trend fiihrte, die zementfreie Implantation zu priferieren und die Prothesenschifte fiir
eine moglichst proximale und physiologischere Verankerung in ihren AusmaBen zu
verkleinern. Zudem liegt ein Hauptaugenmerk auf dem Erhalt von moglichst viel Kno-
chensubstanz und dem Erhalt des Schenkelhalses, um moglichst hohe Standzeiten der
Schifte zu erreichen und eine gute Ausgangsposition fiir die doch sehr hohe Wahr-

scheinlichkeit einer Wechseloperation gewéhrleisten zu konnen [Jerosch et al. 2012].

3.3 Zementfreies Verankerungsprinzip

Die Fixierung zementfreier Prothesenschifte erfordert gewisse Grundvoraussetzungen
und einen gewissen Aufwand [Niethard und Pfeil 1997, Plitz 1993, Witt et al. 1980] und
wird erreicht, indem die Schéfte in ein moglichst optimal aufgeraspeltes Knochenbett
eingepresst und verklemmt werden. Es muss also ein moglichst guter Form- und Kraft-
schluss zwischen Implantat und Knochen hergestellt werden [Bensmann et al. 1989,
Breusch et al. 2000, Jahnke et al. 2015, Niethard und Pfeil 1997, Wirtz et al. 1998].
Grundsitzlich muss hierfiir eine gute Passgenauigkeit zwischen Instrumentarium wie

z.B. den Markraumraspeln und dem Implantat bestehen [Plitz 1993].

Bei der zementfreien Implantation wird das Implantationsinstrumentarium mit etwas
geringeren Dimensionen als das endgiiltige Implantat angefertigt, um beim Einschlagen
des Implantats bendtigte Druckspannungen im Prothesen-Knochen-Verbund zu erzeu-
gen. Diese filhren wiederum zu einem festen Sitz der Prothese. Es kommt allerdings
vor, dass die Geometrie des Markraumkanals durch das Raspeln nicht exakt der Prothe-
sengeometrie entspricht. Hierdurch kommt es dann zu punktuellen Kraftiibertragungen,
also einem punktuellen Form-und Kraftschluss. Der Formschluss der Prothese ist somit
nicht exakt gewihrleistet. Die Klemmung an sich macht letztendlich die Primérstabilitét
einer Prothese aus. Ist diese Primirstabilitit ausreichend vorhanden, kann der Knochen
an die Prothese heranwachsen und bildet einen sogenannten sekundiren Formschluss.
Dieser Zustand wird als Sekundaérstabilitit bezeichnet [Huiskes et al. 1986]. Allerdings
unterliegt das Heranwachsen des Knochens biologischen Umbauprozessen gemill dem
Wolffschen Transformationsgesetz [Wolff 1892]. Bei einem zu festen priméren Sitz der
Prothese, der durch die postoperativen Druckspannungen zwischen Implantat und Kno-
chenlager hervorgerufen wird, kommt es zunichst zur Resorption des Knochens und die

Primérstabilitit geht sukzessive verloren [Boenick 1988].

Optimale Bedingungen fiir das Heranwachsen des Knochens an eine zementfreie Pro-
these werden u.a. durch eine mittlere Oberflichenrauigkeit der Prothese von ca. R, = 50
— 300 um gewdbhrleistet [Baroud et al. 1998, Mittelmeier et al. 1999]. Zudem spielen
die Mikrorelativbewegungen im Prothesen-Knochen-Verbund eine sehr wichtige Rolle.

Mikrorelativbewegungen zwischen 28 — 150 um gelten nach Pilliar et al. [Pilliar et al.
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1986] als optimal, um das Heranwachsen des Knochens an das Implantat zu fordern.
Liegen diese Relativbewegungen unterhalb von 28 um, erfihrt der Knochen keinen me-
chanischen Anreiz an das Implantat heranzuwachsen. Er erfahrt eine sogenannte ,,Span-
nungs-Abschirmung® und resorbiert sukzessiv, was dem Knochen letztendlich durch die
vermehrt groler werdenden periprothetischen Lysesdume die Moglichkeit der Osteoin-
tegration der Prothese nimmt. Zu gro3e Mikrorelativbewegungen iiber 150 pm fiihren
dahingegen zu einem permanenten Abreilen der Trabekel [Boenick 1988]. Die Prothese
wird in eine bindegewebsartige Schicht eingehiillt und es kommt zu keiner sekundéren
knochernen Stabilitét [Pilliar et al. 1986]. In der Literatur gilt die postoperative Dauer
bis zum Aufbau der Sekundérstabilitdt nach neueren Erkenntnissen nach 12 Monaten als
abgeschlossen [Wolf et al. 2010].

Um jedoch eine dauerhafte Stabilitdt der Prothese gewihrleisten zu konnen, wichst der
Knochen zeitgleich an die mikropordse und raue Oberflidchenstruktur der Prothese heran
und sichert somit die Sekundirstabilitit des Implantats. Resorbiert der Knochen aller-
dings schneller als er an das Implantat heranwichst, geht die Primérstabilitdt verloren,
ohne dass sich eine Sekundirstabilitit aufbauen kann und sich der Prothesenschaft lo-
ckert [Bensmann et al. 1989] (Abb. 4).

A F 3

Bereich Lockerungsgefdhrdung

Gesamtstabilitat

100k g
9 . -
= Sekundérstabilitat
8 ‘
ig Sekundarstabilitat
& Primarstabilitat

Primarstabilitat

Zeit Zeit

Abbildung 4: Schematische Darstellung der optimalen Gesamtstabilitit (links) und der
unzureichenden Gesamtstabilitéit (rechts) in Abhiingigkeit der Zeit [Bensmann et al. 1989].

Es besteht daher ein klarer Zusammenhang zwischen Knochendichteverlust und friihzei-
tiger Prothesenlockerung, der bereits von Okano et al. 2002 beschrieben wurde [Okano
et al. 2002]. Die dauerhafte Verankerung einer Gelenkendoprothese im Knochen wird
also in erheblichem MaBle durch die Reaktion des Knochens auf biomechanische Ein-
flisse bestimmt [Jakubowitz 2007]. Die dauerhafte Fixierung einer Endoprothese im
menschlichen Korper ist demzufolge immens von ihrer Primérstabilitdt abhdngig [Gortz
et al. 2002, Ungethiim & Blomer 1987]. Uber die Bestimmung der Mikrorelativbewe-
gungen im Prothesen-Knochen-Verbund konnen somit quantitativ die priméire Veranke-
rungsstabilitdt der Prothese beschrieben und priklinische Aussagen iiber eine mogliche

Osteointegration der Prothese getroffen werden.
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4 Material und Methode

In den folgenden Kapiteln werden die verwendeten Materialien und die eingesetzte

Messtechnik mitsamt den mathematischen Hintergriinden detailliert dargelegt.

4.1 Die Messmaschine

Fiir die experimentelle Analyse der primidren Kippstabilitit der Kurzschaftprothesen
wird ein etabliertes Messverfahren [Hamadouche et al. 2015, Jahnke et al. 2016, Jaku-
bowitz et al. 2008, Thomsen et al. 2001, Kinkel et al. 2015] zur Bestimmung der Pri-
mirstabilitit von Implantaten herangezogen. Die hierfiir benétigte Messmaschine als
auch das Messverfahren an sich werden fiir die Arbeit modifiziert und das bestehende
Messsystem durch ein neues Messsystem ersetzt und validiert (Abb. 5). Der bisherige
Zustand der Messmaschine sowie der Modifikations- und Optimierungsprozess wird in

den folgenden Kapiteln beschrieben.

Abbildung 5: Darstellung der fiir die Kippmessung
modifizierten Messmaschine mitsamt neuem Messsystem.
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4.2 Prinzip der Primarstabilitatsmessung

Im Jahre 1993 konnten Bergmann et al. mit Hilfe von instrumentierten Hiiftprothesen
nachweisen, dass die alltdglich in vivo auftretenden Belastungen hohe Torsionsmomen-
te von bis zu 40 Nm [Bergmann et al. 1996] auf den Prothesenschaft ausiiben. Diese
Torsionsmomente werden von der Prothese auf das Femur iibertragen, sodass es zu ei-
ner Torsionsbelastung des Femurs kommt. Je nach Formschluss und Presspassung des
Implantats sollte es bei erhohter Primérstabilitdt also zu besseren Drehmomentiibertra-
gungen im jeweiligen Schaftbereich kommen. Dies hitte zur Folge, dass die Mikrorela-
tivbewegungen, die an der Kontaktfliche zwischen Implantat und Knochen wirken,
kleiner sind als in Bereichen, wo die Presspassung und die daraus resultierende Primér-
stabilitit geringer sind. Vor diesem Hintergrund entwickelten und validierten Thomsen
et al. [Thomsen et al. 1999] eine Messmethode, mit der die Verankerungscharakteristik
zementfreier Prothesenschifte unter Torsionsbelastung beziiglich ihrer Primérstabilitét
analysiert werden konnten. Hierfiir konstruierten sie eine Messmaschine, mit der die
Mikrobewegungen von Prothesenschiften relativ zu der Bewegung von standardisierten
Kunststoff-Femora gemessen werden konnten. Unter Verwendung dieser Kunststoff-
Femora und eines definierten Implantationsprotokolls konnte eine hohe Reproduzier-
barkeit der Messergebnisse und eine hohe Standardisierung, nachgewiesen durch eine
sehr geringe Standardabweichung, geschaffen werden [Gortz et al. 2002, Thomsen et al.
2001]. Im nachfolgenden Kapitel wird die Rotationsmessmaschine mitsamt dem taktilen

Messprinzip im bisherigen Zustand niher beschrieben.

4.3 Rotationsmessmaschine

Die von Thomsen et al. [Thomsen et al. 1999] entwickelte Rotationsmessmaschine gilt
als etabliertes und validiertes Messverfahren, das bereits in verschiedenen Studien an-
gewandt und publiziert wurde [Hamadouche et al. 2015, Jahnke et al. 2016, Jakubowitz
et al. 2008, Thomsen et al. 2001, Kinkel et al. 2015]. Das Messprinzip beruht auf insge-
samt drei groBen Bereichen: Kraft- und Belastungseinheit, der taktilen Messsensorik
und dem mathematischen Auswertungsalgorithmus zur Berechnung der Mikrorelativ-
bewegungen. An dieser Stelle muss erwédhnt werden, dass die bisherige Messmaschine
mitsamt der taktilen Messtechnik hauptséchlich fiir Rotationsbelastungen konzipiert war
und dass sowohl die Messmaschine als auch das taktile Messsystem und der Rechenal-
gorithmus fiir dieses Studienvorhaben modifiziert und optimiert werden musste. Auf die
Neuentwicklung des Messsystems und die damit verbundene Optimierung der Messma-
schine wird, wie bereits erwihnt, im spiteren Verlauf dieser Arbeit noch detailliert ein-

gegangen.
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4.3.1 Das Messprinzip

Bei der Reaktion eines Messobjekts — in diesem Fall der Prothese und des Femurs — auf
eine Belastung in Form von Drehmomenten jeglicher Art handelt es sich um dreidimen-
sionale Bewegungen. Um diese Bewegungen erfassen zu konnen, muss vorab ange-
nommen werden, dass das jeweilige Messobjekt einen starren Korper in Form eines
Volumensegments darstellt und dass daher jeder beliebige Messpunkt des Messobjekts
wihrend einer Verformung eine identische Bewegung vollzieht, wie jeder andere belie-

bige Messpunkt eines ausgewdihlten Volumensegments.

Nach diesem Prinzip kann man willkiirlich einen Punkt #1 aus dem Messobjekt auswiih-
len, der insgesamt drei Freiheitsgrade besitzt. Hierbei handelt es sich um die drei trans-
latorischen Bewegungen in X-, Y- und Z-Richtung. Ein weiterer Punkt #2 kann dann
durch eine kugelformige Bewegung um Punkt #1, der als Mittelpunkt definiert ist, be-
schrieben werden, da die relative Distanz zwischen Punkt #1 und Punkt #2 im Inneren
des starren Messobjekts als konstant angenommen werden kann. Da sich der Messpunkt
#2 um zwei Achsen um den Punkt #1 drehen kann, besitzt dieser demnach zwei Frei-
heitsgrade. Auf der Verbindungslinie zwischen Punkt #1 und Punkt #2 kann sich ein
weiterer Punkt #3 auf einer Kreisbahn bewegen. Dieser Messpunkt #3 besitzt nur noch
einen Freiheitsgrad (Abb. 6).

Alle weiteren Punkte konnen durch die drei dargestellten Punkte bestimmt werden.
Demzufolge kann die Messobjektbewegung an jedem willkiirlich gewéhlten Messpunkt
mit insgesamt sechs Variablen beschrieben werden. Da es sich bei den Prothesen als
auch den Knochen tatsdchlich nicht um starre Messobjekte handelt, muss die elastische
Verformung des jeweiligen Messkorpers beriicksichtigt werden. Hierfiir werden mehre-
re einzelne rdumliche Bewegungen an verschiedenen Teilbereichen des Messobjekts
herangezogen, mit deren Hilfe die tatsdchliche elastische Verformung des Messkorpers
angendhert werden kann. Jeder Teilbereich stellt wiederum ein idealisiertes und starres
Volumenelement dar und spiegelt durch eine Aneinanderreihung die elastische Verfor-

mung des gesamten Messobjekts wider [Gortz et al. 2002, Jakubowitz 2007].

Punkt #2

Abbildung 6: Schematische Darstellung der rdumlichen Bewegung.
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Hierfiir wird jeder Messpunkt des Messobjekts nacheinander mit einem starr fixierten
Messkoordinatensystem verbunden, das durch einen Messwiirfel Ky dargestellt wird.
Die Bewegung aller sechs Freiheitsgraden von Ky wird mit Hilfe eines zusitzlichen

raumfesten Koordinatensystems Kg erfasst, das durch einen Messrahmen definiert wird.

Zu Beginn der Messung sind Kyw und Ky identisch und die Koordinaten bekannt. Wih-
rend der Messung kann dann die relative Bewegung von Kw zu Ky detektiert werden.
Da Ky jeweils mit lediglich jeweils einem einzelnen Volumenelement verbunden ist,
wird die Bewegung des Messobjekts unabhingig von der Eigenverdrehung des Messob-
jekts erfasst. Ky legt gleichzeitig das duBlere Kraftsystem fest. Alle aufgebrachten Krifte
verlaufen durch den Mittelpunkt von Kg, daher kann jeder translatorischen und rotatori-
schen Bewegung ein Drehmoment als auch eine Kraft zugeordnet werden. Aus diesem
Grund ist es notwendig, dass das Mess-Koordinatensystem Ky unabhéngig vom kraft-
einleitenden System ist. Dies bedeutet, dass beide Systeme voneinander entkoppelt

agieren.

Um die rdaumliche und die relative Bewegung eines Messpunkts von Kyw in Bezug zum
raumfesten Koordinatensystem Ky mit ihren sechs Freiheitsgraden erfassen zu konnen,
sind demzufolge insgesamt mindestens sechs unabhingige Messtaster notwendig, wel-
che das taktile Messsystem représentieren. Diese taktilen Messtaster werden in das Ko-
ordinatensystem Kgr des Messrahmens integriert. Bei diesen Messsensoren handelt es
sich um induktive Wegaufnehmer mit einer Auflosung von 0,1 um (Typ P2010, Mahr
GmbH, Goéttingen, Deutschland). Diese Wegaufnehmer werden so in dem Messrahmen
montiert, dass sie reproduzierbar die drei orthogonalen X-, Y- und Z-Achsen mitsamt
den Raumebenen des Messwiirfels aufspannen und erfassen konnen, der sich orthogonal

zum Messrahmen ausgerichtet, innerhalb des Messrahmens befindet (Abb. 7).

Prothese

Knochen

Messpin
Adapter

Messwiirfel

Sensoren
(3-2-1-Anordnung)

Abbildung 7: Schematische Darstellung des taktilen Messsystems (links) und
Originalaufnahme des taktilen Messsystems wihrend einer Messung (rechts).



14 Material und Methode

Der Messwiirfel wird iiber einen Messpin starr mit dem Messobjekt verbunden und lot-
recht gekoppelt. In der lateral ausgerichteten Grundposition (Abb. 7, rechts) befinden
sich die Sensoren S;, S, und S; in Richtung der Z-Achse, die Sensoren S4 und Ss in
Richtung der Y-Achse und der Sensor Sgin Richtung der X-Achse. Werden z.B. transla-
torische Bewegungen von Sensor S; in Z-Richtung erfasst, so kann Sensor S; relativ zu
Sensor S; die rotatorische Bewegung des Messwiirfels um die Y-Achse und Sensor S;
relativ zu Sensor S, die rotatorische Bewegung um die X-Achse erfassen, da die X-Y-
Ebene mit drei Freiheitsgraden erfasst werden kann. Sensor S4 und Sensor Ss erfassen
zeitgleich die translatorische Bewegung des Messwiirfels orthogonal zur X-Z-Ebene,
sprich in Richtung der Y-Achse. Relativ zueinander, erfassen die Sensoren die rotatori-
sche Bewegung des Messwiirfels um die Z-Achse, da diese mit zwei Freiheitsgraden
erfasst werden kann. Zuletzt erfasst Sensor Sg die translatorische Bewegung der Y-Z-
Ebene in Richtung der X-Achse, da diese Ebene mit einem Freiheitsgrad erfasst werden
kann. Mit Hilfe dieser 6 Sensoren in einer 3-2-1-Anordnung (Abb. 7) kdnnen demnach
die 6 verschiedenen Freiheitsgrade eines starrer Messkorpers wihrend einer rdumlichen
Bewegung anschlieBend berechnet werden [Gortz, et al. 2002, Kinzel et al. 1972].

4.3.2 Mathematischer Hintergrund des taktilen Messsystems

In der Studie von Gortz et al. [Gortz et al. 2002] wird eine detaillierte Abhandlung der
mathematischen Berechnung beschrieben. Im Folgenden soll die Berechnung des takti-
len Messprinzips beschrieben werden. Wie bereits erwihnt, werden der Knochen als
auch die Prothese als starre Korper betrachtet, die sich relativ zueinander im Raum be-
wegen. Um diese relative Bewegung beschreiben zu konnen, ist es notwendig, das An-
fangskoordinatensystem als Startpunkt zu ermitteln. Die relative Stellung des wihrend
der Messung bewegten Koordinatensystems kann anschlieBend iiber die Ortsvektoren

der Beriihrungspunkte der taktilen Messtaster berechnet werden. Durch die Bestimmung

der Normalvektoren IVi und der absoluten Abstinde b; zum Ursprung des Koordinaten-

systems, kann anschlieend jede einzelne Ebene definiert werden und der Translations-

vektor Y der einzelnen Ebenen bestimmt werden. Bei einer 3-2-1-Sensoranordnung er-

folgt dies fiir die X-Y-Ebene iiber ein Kreuzprodukt der Sensoren S, S, und Ss.

ﬁ1 = (5, — S1) x(S3—S1) (D)
AnschlieBend kann der absolute Abstand bzin Z-Richtung bestimmt werden:

by =N;- S )

Die X-Z-Ebene wird unter Verwendung des Normalvektors ﬁl und den Sensoren S4 und

Ss berechnet:

ﬁz = (55 — S,) X (ﬁl) 3)
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Anschlieend kann wiederum der absolute Abstand by in Y-Richtung bestimmt werden:
by = ﬁz) " S4, (4)

Zuletzt kann die Y-Z-Ebene aus dem Kreuzprodukt der vorangehend berechneten Nor-

malvektoren 171 und 172 ermittelt werden:

Ns = (ﬁz) X (1_\71) (5)
Anschlief3end wird ebenfalls der Abstand bxin X-Richtung determiniert:

b3 = ﬁg: ) 56 (6)

Danach kann der Translationsvektor ¥ anhand eines linearabhédngigen Variablensystem

berechnet werden:
N ’1 by
N, |-Y— <b2> =0 (7)
N'5 b,

Der Rotationsvektor Q0 wird anhand der Einheitsvektoren €; bestimmt. Diese Einheits-
vektoren sind richtungsabhingig und erfahren je nach Anbringung des Messsystems

einen Vorzeichenwechsel. Die Einheitsvektoren der einzelnen Ebenen werden wie folgt

berechnet:
- ﬁz - ﬁg - Ivl
ey ==, 6, = 7= und e, = = 8
S TAT A TA 2= W] ®)

Aufgrund der sehr kleinen Drehwinkel, werden die Einheitsvektoren aus der Differenz

der Rotationsmatrixkomponenten berechnet. Diese Differenzen bilden letztendlich den

Rotationsvektor 2 bzw. Drehwinkel o ab.

€y3 — €33
N=1|e; —eg )
€x2 — €y1

Der Drehwinkel a stellt schlussendlich die Messgrofle dar, die fiir die fiir die weitere
Auswertung bendotigt wird. Der Drehwinkel wird abschlieBend durch eine Drehmoment-
Inkrementenanzahl normiert und fiir die deskriptive Darstellung der Gesamtbewegung

des Prothesen-Knochen-Verbunds herangezogen. Die Berechnung des normierten

Drehwinkels o und des normierten Translationsvektors Y wird iiber eine von Gértz et al.
[Gortz et al. 2002] erstellte Pascal®-Software durchgefiihrt. Allerdings handelt es sich
hierbei um eine proprietdre Software mit einem veralteten und unzugénglichen Quell-
code, der das Nachvollziehen des mathematischen Algorithmus deutlich erschwert. Ein
weiterer Nachteil des bisher verwendeten taktilen Messsystems liegt in der systemati-

schen Fehlerfortpflanzung, die aufgrund der 3-2-1-Anordnung der Sensoren besteht und
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in der Federriickstellkraft der einzelnen Sensoren, die die Bewegung des Messwiirfels
fehlerbehaftet sein ldsst. Vor diesem Hintergrund war es notwendig, ein eigenes Aus-
wertungsprogramm zu entwickeln. Zusitzlich galt es ein neues Messsystem zu entwi-
ckeln, das unter Verwendung von drei Sensoren in jeder Ebene die Bestimmung der
Normalvektoren Nj, unabhéngig von der vorausgehenden Berechnung eines Normalvek-
tors einer anderen Ebene, beriihrungslos realisieren kann und somit den systematischen

Fehler minimiert.

4.4 Neuentwicklung ,,Kippmessung“

In den nachfolgenden Kapiteln wird die Neuentwicklung der Messmethode und die Va-
lidierung der Kippmessung, die Entwicklung und Validierung des neuen Messsystems
mitsamt dem mathematischen Algorithmus der Auswertungssoftware als auch die Mo-

difikation der bisher verwendeten Rotationsmessmaschine beschrieben.

4.4.1 Prinzip der Kippstabilititsmessung

Bisher wurden fiir die meisten biomechanischen Primérstabilitdtsanalysen hauptsichlich
die Torsionsbelastungen um die Z-Achse analysiert, da die Rotationsmomente, insbe-
sondere beim Treppensteigen, bisher als klinisch relevanter fiir die primére Veranke-
rung angesehen wurden [Bergmann et al. 2007]. Allerdings sind die Kippmomente Mx
um die ventro-dorsale Achse X wesentlich hoher als die Torsionsmomente in der lon-
gitudinalen Achse Z, werden aber iiber die laterale Prothesenschaftlinge mit distaler
Verldngerung des Hebelarms, wie bereits in Kapitel 1.1 und 1.2 erldutert, minimiert.
Das maximale Kippmoment wirkt demnach lediglich um einen fiktiven und proximalen
Drehpunkt an der Prothesenschulter (Abb. 8).

Abbildung 8: Schematische Darstellung des Einflusses der

wirkenden Hebelarmlinge des Prothesenschaftes in
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Abhiingigkeit der Schaftstellung und den daraus resultie-

renden Kraftspitzen an der distalen Prothesenspitze.
Die distalen Kraftspitzen sind daher abhiingig von der Schaftstellung: bei der valgischen
Schaftstellung ist die auf die laterale Kortikalis wirkende Kraft Fy (Abb. 8, links) deut-
lich groBer als die Kraftspitze Fy der neutral eingebrachten Prothese (Abb. 8, rechts).

Fir die Berechnung der wirkenden Kraftspitzen und der Prothesen-Knochen-
Verbundbewegung, jeweils in Abhédngigkeit von der Schaftstellung, wird das maximal
wirkende Moment Mx auf die jeweils wirkende Hebelarmlinge der einzelnen Prothe-
senmodelle aufgebracht. Somit konnen unter Verwendung der folgenden Formel die

angendherten Kraftspitzen an der distalen Schaftanlage berechnet werden:
M X = F i X li (10)

Der Index 1 steht hierbei fiir die jeweils wirkende Hebelarmlénge 1; der valgisch bzw.
der neutral eingebrachten Prothese und resultiert in der jeweils wirkenden Kraftspitze
Fi. Unter Beriicksichtigung des maximal wirkenden Moments Mx und normierten Rela-
tivbewegungen an den jeweiligen Messpunkten, kann anschlieend die absolute Prothe-
sen-Knochen-Verbundbewegung an den einzelnen Messpunkten ermittelt werden. Zu-
letzt kann anhand der berechneten Relativbewegungen unter physiologischer Belastung
iiberpriift werden, ob sich die Prothesen-Knochen-Verbundbewegung sich unterhalb des

postulierten Grenzwerts von 150 um befindet [Pilliar et al. 1986].

4.4.1.1 Ermittlung physiologischer Kippmomente

Um die maximal wirkenden Kippmomente die wihrend des Gangzyklus in die Prothese
eingeleitet werden zu ermitteln, wurden publizierte Messdaten der Forschergruppe um
Bergmann et al. aus der Charité in Berlin herangezogen [Orthoload 2016]. Diese For-
schergruppe hat es sich zum Ziel gemacht, mit Hilfe von instrumentierten Prothesen, die
in vivo auftretenden Krifte an verschiedenen Probanden unter verschiedenen Alltagsbe-
dingen zu messen und die Daten in einer frei zuginglichen Datenbank der Wissenschaft

zur Verfiigung zu stellen.

Fiir die Ermittlung des maximal wirkenden medio-lateralen Kippmoments wurden die
Messdaten aus den Untersuchungen von insgesamt 10 Probanden (8 ménnlich, 2 weib-
lich) mit einem mittleren Gewicht von 850,0 + 72,4 N und einem durchschnittlichen
Prothesen-Offset von 3 cm wihrend des freien Gehens in der Ebene in Betracht gezogen
und analysiert. Hierfiir wurde die senkrecht auf den Hiiftkopf wirkende Kraft Fz in pro-
zentualer Abhéngigkeit des Korpergewichts [N %BW] aller Probanden aus der Daten-
bank ausgelesen und mit der jeweiligen Gewichtskraft der einzelnen Probanden multi-
pliziert. Anschlieend wurde ein mittleres Prothesenhals-Offset von 3 cm gewihlt, was

dem tatsdchlich wirkenden Hebelarm entspricht. Unter Verwendung der Formel (10)
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konnten dann anschliefend medio-laterale Kippmomente Mx von 64,8 +£ 9,6 Nm der 10
Probanden berechnet werden und letztendlich als Mittelwert mit zugehoriger Stan-
dardabweichung in dieser Forschungsarbeit verwendet werden (Tab. 1).

Tabelle 1: Darstellung der berechneten physiologisch auftretenden
Kippmomente My [Orthoload 2016].

Patient | F; [N %BW] | Gewicht [N] | Kippmoment My [Nm] | Geschlecht
#1 233,7 760,0 53,3 m
#2 271,0 767,0 62,4 m
#3 243,3 897,2 65,5 m
#4 2473 796.,0 59,1 m
#5 302,7 855,0 77,6 w
#0 2453 815,0 60,0 m
#7 295,0 916,0 81,1 m
#8 272,77 863,0 70,6 m
#9 2533 836,0 63,5 m
#10 208,0 995.,0 55,0 w
MW 257,2 850,0 64,8 Sm/2w
SD 28,9 72,4 9,6

4.4.1.2 Festlegung des rickwirkungsfreien Drehmoments

Fiir die Vorversuche, die Validierung der Messmethode als auch fiir die eigentliche For-
schungsarbeit wurde, wie bei bereits publizierten Studien [Hamadouche et al. 2015,
Pepke et al. 2014], ein medio-laterales Kippmoment Mx von + 3,5 Nm durch das Kraft-
system iiber den Prothesenhals auf die Prothese riickwirkungsfrei aufgebracht. Riick-
wirkungsfrei bedeutet einerseits, dass die Mikrobewegungen des Prothesen-Knochen-
Verbunds keinen Einfluss auf das Kraftsystem zur Erzeugung des Drehmoments haben
und andererseits sich der Verbund seine Drehachse selbst sucht, also eine ungefiihrte
Momenteinleitung realisiert wird. Es wurde ein Kippmoment im nicht zerstorerischen
Bereich von + 3,5 Nm ausgewihlt, da die Simulation der zuvor berechneten physiolo-
gisch auftretenden Kippmomente (Tab. 1), die auf den Prothesenschaft wirken, in einem
Bereich liegen, der viel zu grole Auslenkungen des Kraftangriffpunktes am Prothesen-
Knochen-Verbund verursachen wiirden. Dies hitte zudem zur Folge, dass erhebliche
Riickwirkungen vom Prothesen-Knochen-Verbund auf das Kraftsystem wirken wiirden.
Letztendlich konnen fiir die Erfassung von Mikrorelativbewegungen geringe Drehmo-
mente in das Messobjekt eingeleitet werden, da diese im linearen Zusammenhang ste-
hen und normiert werden konnen. Aus diesem normierten und linearen Zusammenhang
konnen anschlieBend die tatsdchlichen Mikrorelativbewegungen des Prothesen-
Knochen-Verbundes an der jeweiligen Messhohe, wie bereits erwédhnt, mit tatsdchlichen

Belastungen individualisiert berechnet werden.
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4.41.3 Messung eines ,Leerfemurs®

Im Vorfeld wurde ein Leerfemur (Typ #3406, Fourth Generation, Sawbone, Malmo,
Schweden) hierfiir an mehreren Messpunkten auf verschiedenen Messhohen untersucht.
Nach der Methodik von Thomsen [Thomsen 2004] wurde iiber die Drehrichtung in Be-
zug zum Referenzpunkt am Trochanter minor, an dem der Messrahmen fixiert wurde,
das Kippverhalten der Prothese im Prothesen-Knochen-Verbund analysiert, ohne jedoch
die Verformung des Femurs und den Einfluss der Prothese auf diese Verformung zu
beriicksichtigen. Fiir die Optimierung dieser Methode wurde daher zunéchst der Leer-
femur mit einem medio-lateralen Drehmoment Mx + 3,5 Nm belastet und die Relativ-
bewegung des Femurs auf verschiedenen Messhohen erfasst. Unter Belastung des me-
dio-lateralen Drehmoments wurde eine elastische Verformung oberhalb als auch unter-
halb des Trochanter minors nach medial erkennbar, die der physiologischen Kriimmung

des Femurs unverfélscht nachempfunden ist (Abb. 9).
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Abbildung 9: Reaktion des Kunststoff-Femurs auf ein medio-laterales

Varusdrehmoment.

4.4.1.4 Messung eines Femurs mit Prothese

AnschlieBend wurde eine Prothese in den Femurschaft eingebracht. Durch die wesent-
lich hohere Steifigkeit (vergl. E-Moduln Knochen vs. Prothese Kapitel 1.1), wurde die
Kriimmung des Knochens negativ beeinflusst — sprich eine distale Krafteinleitung in
den Femurschaft verursacht und demnach das Kraftflussgefiige geméfl dem Wolffschen
Transformationsgesetz [Wolff 1892] negativ beeinflusst. Zudem konnte nachgewiesen
werden, dass je nach Verankerungscharakteristik als auch elastischer Verformung der
Prothese, die Prothese der Kriimmung des Femurs entweder folgt oder innerhalb des
Knochenbettes ein Kippverhalten aufweist. Nach Thomsen [Thomsen 2004] bedeutet
das, dass die Prothese der Kriimmung des Femurs folgt — also einen Gegenschwung

vollzieht — sobald die Bewegungen proximal als auch distal zum Trochanter minor in
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die gleiche Richtung gehen, sprich, eine nach medial gerichtete Richtungsidnderung
vollziehen. In diesem Fall konnte davon ausgegangen werden, dass die Spannungskon-
zentration gegeniiber einem rigiden Schaft auf das distale Implantatlager reduziert ist
(Abb. 10) [Dujovne et al. 1993, Otani et al. 1993, Rohlmann et al. 1983, Vresilovic et al.
1996].
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Abbildung 10: Reaktion des Prothesenschaftes auf
ein Varusdrehmoment My. Die Prothese zeigt einen

deutlichen Gegenschwung.
Wenn die Prothese allerdings im distalen Bereich einen gegensitzlichen Bewegungs-
ausschlag ausiiben sollte, musste davon ausgegangen werden, dass das Implantat im
Femur wie ein ,starrer Korper kippt. In diesem Fall folgt die Prothese nicht der
Kriimmung des Femurs, sondern bewegt sich in eine gegensitzliche relative Bewegung
in Bezug zum Femur (Abb. 11). Dies kann zu einer klinisch relevanten Erhohung der
Spannungskonzentration an der lateralen Schaftanlage der femoralen Kortikalis fithren
[Effenberger et al. 2005, Dujovne et al. 1993, Otani et al. 1993, Rohlmann et al.
1983, Vresilovic et al. 1996], was sich in der Klinik oftmals als Oberschenkelschmerz

manifestiert [Lavernia et al. 2004, Vresilovic et al. 1996].
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Abbildung 11: Reaktion des Kurzschaftes auf ein

Varusdrehmoment. Die Prothese kippt wie ein
»HStarrer Korper®.
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4.4.2 Validierung der Messmethode
Zur Validierung der in Kapitel 4.4.1.3 und 4.4.1.4 beschriebenen Messmethode wurde

ebenfalls im Vorfeld zu den Messungen der Kurzschaftprothesen, das Verformungsver-
halten eines Leerfemurs (Typ #3406, Fourth Generation, Sawbone, Malmo, Schweden)
und das eines Femurs mit einer implantierten Standardschaftprothese (CLS®, Zimmer,
Warsaw, USA) unter Verwendung des bisherigen Messsystems erfasst (s. Kapitel
4.3.1). Die CLS-Prothese wurde dabei zunichst in ihrer urspriinglichen Originallinge
belassen, so dass sicher davon auszugehen war, dass sich die Prothese, aufgrund des
voll wirkenden Hebelarms, elastisch verformt und einen Gegenschwung in Varusrich-
tung vollzieht und der Kriimmung des Femurs somit folgt. Die schwarze Linie bildet
das Verformungsverhalten des Leerfemurs ab. Die blaue durchgezogene Linie stellt die
Kriimmung des Femurs mit implantierter CLS-Prothese dar, die gestrichelte blaue Linie
kennzeichnet die Prothese. In der ungekiirzten Version folgt der Prothesenschaft der
CLS-Prothese der Verformung des Femurs, wobei diese im Vergleich zum ,,Leerfemur*
besonders proximal schwicher ausfillt. Dies wird durch die negative Steigung der Be-
wegungskurve der Prothese zwischen P3; und Pg verdeutlicht. Lediglich die nicht anlie-
gende Prothesenspitze vollzieht eine Richtungsinderung und folgt nicht mehr der

Femurkriimmung (vergl. Abb. 12).

Messpunkte

lateral/valgus vy/My [um/Nm] medial/varus

Abbildung 12: Ergebnis der Validierungsmessungen mit einem ungekiirzten
CLS-Prothesenschaft.
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Anschlieend wurde die Prothese sukzessive gekiirzt, bis sie sich in einem sogenannten
Grenzzustand befand. Hierbei reagierte sie zwar mit einer Varusbiegung, jedoch zeigte
die distale Prothesenspitze im Vergleich zum Femur keinen Bewegungsausschlag in
Varusrichtung mehr. Die schwarze Linie bildet wiederum das Verformungsverhalten
des Leerfemurs ab. Die griine durchgezogene Linie stellt die Kriimmung des Femurs
mit implantierter, gekiirzter CLS-Prothese dar, die gestrichelte griine Linie kennzeichnet

abermals die Prothese (vergl. Abb. 13).
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Abbildung 13: Der Prothesenschaft im Grenzbereich zwischen Kippung und Verformung.
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Fortfiihrend wurde die Prothese bis zu der Linge gekiirzt, bei der sie, aufgrund der feh-
lenden Hebelarmlinge wie ein ,rigider Block® agierte und ein eindeutiges und uner-
wiinschtes Kippverhalten aufzeigte. Im Gegensatz zur negativen Steigung der Mess-
punktlinie des Femurs wies die Prothesenkurve in diesem Fall eine positive Steigung
auf. Die schwarze Linie bildet das Verformungsverhalten des Leerfemurs ab. Die rote
durchgezogene Linie stellt die Kriimmung des Femurs mit enorm gekiirzter CLS-

Prothese dar, die gestrichelte rote Linie kennzeichnet die gekiirzte Prothese (Abb. 14).

Messpunkte

| ] | | I

-2 0 2 - 6 8 10

lateral/valgus Uy/My [um/Nm] medial/varus

Abbildung 14: Der Prothesenschaft zeigt ein provoziertes Kippverhalten.

Obwohl die Prothesenschulter in Richtung der Femurbewegung tendiert, gelingt der
Prothesenspitze kein positiver Bewegungsausschlag mehr. Das Femur ist unter dieser
Bedingung nicht mehr in der Lage, das Implantat in eine Varusbiegung zu zwingen, so
dass es kippt und sich die Prothesenspitze dabei punktuell an die laterale Kortikalis
presst. Allerdings nihert sich mit zunehmender Kiirzung der Prothese die Verformungs-

kurve des Femurs wieder an die des Leerfemurs an (vergl. Abb. 12 — 14).

4.4.3 Determinierung des Drehmoments

Durch die Einwirkung von duleren Kriften zur Erzeugung von Drehmomenten werden
in dem Prothesen-Knochen-Verbund Bewegungen verursacht. Diese Bewegungen ent-
stehen innerhalb des Verbundes, also der Kontaktfliche zwischen Prothese und Kno-
chen und werden daher als Relativbewegungen bezeichnet. Diese Relativbewegungen

werden durch die voriibergehende linear-elastische Formédnderung des jeweiligen Mess-
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objekts hervorgerufen. Durch diese elastische Verformung des Messobjektes dndert sich
wihrend der Krafteinwirkung zwangsldufig auch die Lage der Kraftangriffspunkte am
Messobjekt. Diese Lageabweichung erzeugt im Umkehrschluss eine Riickwirkung auf
das Kraftsystem und bewirkt somit einen systematischen Fehler, den es konstruktiv zu
vermeiden bzw. zu minimieren gilt. In den Studien von Gortz et al. [Gortz et al. 2002]
und Thomsen et al. [Thomsen et al. 1999, Thomsen et al. 2001, Thomsen et al. 2004]
wurde das Messobjekt und das Kraftsystem daher unabhéngig voneinander in der
Messmaschine angeordnet und iiber Seilziige und Umlenkrollen miteinander verbunden
(Abb. 15).

S Umlenkrollen

B

Hebelarm

Abbildung 15: Schema der neutralen Ausgangsposition.

Dieses Prinzip gilt als bewéhrt und wird daher iibernommen. Der Kraftangriffspunkt am
Messobjekt kann somit frei und ungefiihrt an seinem jeweiligen Drehpunkt riickwir-
kungsfrei wirken. Mit einem ausreichend grofen Abstand zwischen dem jeweiligen
Kraftangriffspunkt und der Umlenkung kann die Riickwirkung auf das Kraftsystem re-
duziert werden [Schifer 1995]. Das Kraftsystem wurde durch die Verwendung von frei
hingen Lineareinheiten (RCA-SA4C, IGAS Industrieroboter GmbH, Schwalbach,
Deutschland) die einem Verfahrweg von ly = 400 mm aufweisen und einer Reprodu-
zierbarkeit der Position der Vorschubeinheit von Aly = + 0,02 mm [IGAS 2015] reali-
siert. Dieser Verfahrweg wird als duflere Hebellidnge 1, des Kraftsystems definiert. Die
Aufhéngbreite betridgt 472 mm und entspricht der tatsdchlichen inneren Hebelldnge I;
des reaktiven Angriffspunktes an der Prothese. An diesen Lineareinheiten werden ent-
sprechende Gewichte angebracht, die dann reziprok parallel zueinander verfahren wer-
den, um das entsprechende Drehmoment inkremental iiber die Seilziige an den Kraftan-

griffspunkt zu iibertragen. Hierfiir ist ein moglichst prizises Verfahren der Gewichte



Material und Methode 25

unabdingbar, was allerdings durch das hochst prizise und spielfreie System der Linea-
reinheiten iiber einen Kugelgewindevorschub mit einer Kugelgewindesteigung von P =
5 mm gewihrleistet wird. Zudem ist es fiir die Generierung unverfilschter Drehmomen-
te enorm wichtig, dass Kraftangriffspunkt und Krafteinleitung exakt iibereinstimmen.
Das bedeutet, dass die Ausrichtung des Kraftsystems als auch der Krafteinleitung in die

Prothese in der X-Y-Ebene als auch in der X-Z-Ebene exakt gefluchtet sein miissen.

Um die Berechnung der aufzubringenden Gewichtskrifte fiir die Erzeugung des beno-
tigten medio-lateralen Kippmoments Mx zu verdeutlichen, werden lediglich zwei Zu-
stinde des Kraftsystems betrachtet: Der erste Zustand beschreibt die neutrale Aus-
gangsposition, in der sich die identischen Gewichtskrifte Fm; und Fm; in der neutralen
Mittelstellung befinden und sich somit gegenseitig aufheben. Die Eigengewichte der
Lineareinheiten heben sich sowohl in der Ausgangsposition als auch wihrend der dia-
metralen Verschiebung der Gewichtskrifte Fm; und Fm, gegenseitig auf, wirken des-
halb nicht an der Erzeugung der Drehmomente mit und werden daher nicht weiter in die
Berechnungen mit einbezogen. In dieser Ausgangsposition wird somit das reaktive in-
nere Drehmoment Mip,en, das an der Prothese dem Drehmoment des duBleren Kraftsys-

tems M,pen €ntgegenwirkt, in ein statisches Gleichgewicht gebracht (vergl. Abb. 15):
YF=F,,+F,,=0 (1D

ZMX = Mipnen + Mgygen = 0 (12)

Die Gewichtkrifte Fm; und Fm, teilen sich gleichférmig auf vier Zugseile auf (vergl.
Abb. 15). Da die Hebelarme 1, und |; in der Mittelposition jeweils gleich Null sind, blei-
ben die Drehmomente in der Ausgangsposition ebenfalls gleich Null. Das System be-
findet sich in einem statischen Gleichgewicht ohne wirkende Krifte bzw. Drehmomen-
te. Der zweite Zustand besteht wihrend der Messungen, sobald ein Drehmoment mit
Hilfe der variabel verfahrbaren Gewichte m; und m;, erzeugt wird. Die Gewichte wer-
den hierfiir reziprok zueinander verfahren und erzeugen somit diametral aufgebrachte
Zugkrifte Fy, und F,p, die durch die unsymmetrische Verteilung ein wiederum bere-

chenbares Kippmoment Mx um die ventro-dorsale X-Achse erzeugen:

X My =0 = Minnen + Maugen (13)
wobei gilt:

~Minnen = Maugen = 5 (Fn1) * Lo + 5 (Fn2) * I (14)
und

Fni = Fpa (15)
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Aus Formel (14) wird ersichtlich, dass mit jedem Inkrement des Hebelarms I, um die
Strecke Al; der Betrag des inneren als auch des duBeren Kippmoments entsprechend
groBer wird. Fiir die Determinierung der benotigten Gewichte m; und m, des maximal
aufzubringenden Drehmoments wird daher das bendtigte medio-laterales Kippmoment
von * 3,5 Nm bei maximaler Auslenkung betrachtet. Dies kann unter Beriicksichtigung
der Normalfallbeschleunigung g = 9,806 "/ [Paland 2002] mit folgender Berechnung

ermittelt werden:

Maygen = (le) xl, =35Nm (16)

Mgygen = mq * g * g (17)
Maugen 3,5 Nmss?

M= g*lga - 9,806$4sm = 0892 kg (18)

Werden nun zyklisch positive als auch negative Kippmomente von + 3,5 Nm in die Pro-
these eingeleitet, ergibt sich eine reaktive Bewegung des Prothesen-Knochen-
Verbundes in positive und negative Auslenkung (Abb. 16), die durch die Wiederholung

der Messzyklen in Abhédngigkeit der eingeleiteten Kippmomente eine Hysteresekurve
abbildet.

Abbildung 16: Schema der maximalen negativen Drehmomenteinleitung (links) und der maximalen
positiven Drehmomenteinleitung (rechts).

Um die Reproduzierbarkeit der Hysterese zu iiberpriifen und etwaige Messfehler zu
entlarven, werden daher n = drei Messzyklen fiir jeden Messpunkt analysiert. Wenn
diese Hysteresekurven sich decken bzw. identische Messergebnisse liefern, kann davon
ausgegangen werden, dass der systematische Fehler minimiert wurde. Aus dieser Hyste-

resekurve wird anschliefend iiber eine Regressionsanalyse die normierte Steigung des
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Rotationsvektors {2 bzw. des Drehwinkels a als auch des Translationsvektors ¥ berech-

net und die Genauigkeit der Regression iiber das Bestimmtheitsmall R? quantifiziert.

4.4.4 Das neu entwickelte Messsystem

Fiir das neu entwickelte Messsystem wurden beriihrungslose Wirbelstromsensoren (Typ
NCDT 3010-S2, Micro-Epsilon Messtechnik GmbH & Co. KG, Ortenburg, Deutsch-
land) mit einer Auflosung von 0,1 pm eingesetzt, die eine Reproduzierbarkeit der
Messwerte von 0,2 um und einem absoluten Messbereich von 2 mm aufweisen, wobei
der minimale Abstand zum Messobjekt 0,2 mm betragen muss. Die Sensoren werden
demnach so eingestellt, dass sich deren Nullpunkt optimal in einem Messabstand von
1,2 mm befindet, damit ein maximaler positiver und negativer Messbereich von 1 mm

realisiert werden kann.

Das Messprinzip der Wirbelstromtechnik basiert auf der abstandslosen und zerstorungs-
freien Werkstoffpriifung. Aus diesem Grund sind diese Sensoren besonders unempfind-
lich gegeniiber Storsignalen und Querkriften [Hoenicka 2011]. In den Sensoren wird
mit Hilfe einer Spule ein hochfrequentes elektromagnetisches Wechselfeld aufgebaut,
das die sogenannten Wirbelstrome generiert. Diese Wirbelstrome werden vom leitfdhi-
gen Messobjekt — in diesem Fall dem Messwiirfel aus Aluminium — beeinflusst. Sobald
sich das Messobjekt also im Wechselfeld des Wirbelstromsensors befindet und eine
Bewegung erfihrt, wird die Induktivitdt der Spule beeinflusst und erzeugt eine Span-
nungsidnderung, welche proportional zum Abstand des Messobjekts ist und daher direkt

in einen Abstandswert umgewandelt werden kann.

4.4.4.1 Aufbau des Messsystems

Wie bereits in Kapitel 4.3.2 erwihnt, soll verbesserte Genauigkeit, die auf der Anzahl
der Sensoren in der jeweiligen Ebene und dem beriihrungslosen Messen beruht, durch
eine Minimierung der systematischen Fehlerfortpflanzung realisiert werden. Dies soll
durch eine 3-3-3-Anordnung der Wirbelstromsensoren, also drei Sensoren je Ebene,
gewihrleistet werden. Hierfiir war es notwendig, ein neues Messsystem auf Basis des
bisherigen Messprinzips (s. Kapitel 4.3.2) zu entwickeln. Nachfolgend wird der Aufbau
beschrieben. Die detaillierte Darstellung des neuen Messsystems mitsamt allen Spezifi-
kationen ist im Anhang unter dem Kapitel Technische Zeichnungen beigefiigt (Anhang
G-P).

Der Messrahmen, in dem die Sensoren fest integriert werden, wurde zur Gewichtsre-
duktion aus Polyetheretherketon (PEEK) angefertigt. Drei Sensoren werden je Ebene
ortsfest iiber M10 Innenfeingewinde eingeschraubt und biindig abschliefBend im Mess-
rahmen iiber Kontermuttern fixiert. Uber ein Einschraubgewinde kann der Messrahmen
unter Verwendung eines Stativarms (3-D-Gelenkarm, 34075100-125, Atorn,
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HAHN+KOLB Werkzeuge GmbH, Ludwigsburg) an einem fixen Referenzpunkt — in
diesem Fall am Trochanter minor — lotgrecht ausgerichtet und starr befestigt werden.
Zuerst wird der aus Aluminium bestehende Messwiirfel, gleich dem bisherigen Mess-
prinzip, an dem jeweiligen Messobjekt iiber einen starr fixierten Messpin und einen
Adapter, der eine Ausrichtung in der Z-Achse sowie um die Y-Achse zulisst, lotrecht
ausgerichtet. AnschlieBend werden in allen drei Ebenen Abstandshalterplatten aus Edel-
stahl mit einer Dicke von 1,2 mm und einer Planparallelitdt von 0,02 pm mit einer Va-
kuumpumpe (Value VE125N, ALLWEILER GmbH, Radolfzell) iiber die Vakuumwir-
kung im Messrahmen fixiert und am orthogonal ausgerichteten Messwiirfel gekoppelt.
Uber die Abstandshalter werden die exakte Orthogonalitit zwischen Messrahmen und

Messwiirfel und der Nullpunkt des Messbereichs der Sensoren realisiert.

Sobald der Messrahmen mitsamt den Abstandshaltern positioniert und starr fixiert ist,
konnen die Vakuumpumpe abgestellt und die Abstandshalter querkraftfrei zwischen
Messrahmen und Messwiirfel entfernt werden. Der Messrahmen verbleibt demnach in
einer orthogonal ausgerichteten Grundstellung mit einem Abstand von 1,2 mm zwi-
schen Messrahmen und Messwiirfel in allen drei Ebenen (Abb. 15). Uber ein neu entwi-
ckeltes Mess- und Steuerungsprogramm (LabVIEW 2012, 64-bit, National Instruments,
Austin, Texas) wird der tatsidchliche Abstand jedes Messsensors nach dem Ausrichten
erfasst und tiberpriift. Im Falle einer zu hohen Abweichung der Nullpunkte der einzel-
nen Sensoren wird eine Warnung mit dem Hinweis auf erneutes Ausrichten der Mess-
einheit, bestehend aus Messwiirfel und Messrahmen, ausgegeben. Sobald die Messein-
heit ordnungsgemil und orthogonal ausgerichtet ist, kann die Messung gestartet wer-

den.
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Abbildung 17: Schematische Darstellung des neuen Messsystems (links) und im

Originalaufbau (rechts).
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4.4.4.2 Mathematischer Hintergrund des neuen Messsystems

Die mathematischen Hintergriinde des modifizierten Systems basieren auf den Grundla-
gen des mathematischen Algorithmus des bisherigen Messsystems aus Kapitel 4.3.2.
Allerdings unterscheiden sich die mathematischen Hintergriinde des neuen Messsys-
tems aufgrund der neu eingesetzten, beriihrungslosen Messtechnik, der Verwendung
von insgesamt neun Sensoren und der daraus resultierenden 3-3-3-Anordnung im Ver-
gleich zu bisher in der Literatur verwendeten Messtechniken [Gortz et al. 2002]. In Ab-
bildung 18 ist die Anordnung der Sensoren des neuen Messsystems der einzelnen Ebe-

nen abgebildet.

Ortsvektor X [mm] Y [mm] Z [mm]
R, 30 11 0+AZ, ¥
R, 11 11 0+AZ, @
®E
R, 1 30 0+AZ; z X
R, 30 0+AY, 11 X
R, 1 0+ AY, 11
R, 11 0+AY, 30 L 2 Z
R, 0+ AX, 30 1 Z
Rg 0+AXg 11 1
®
R 0+AX, 11 30 X Y

Abbildung 18: Anordnung der Sensoren des neuen Messsystems.

In der Ausgangsposition — nach Entfernen der Abstandshalter — werden die Positionen
der Sensoren und die jeweiligen Ortsvektoren bestimmt. Da die Sensoren an fest defi-
nierten Punkten in den Messrahmen integriert sind (Abb. 16) und somit einen gleichmé-
Bigen Abstand zum Mittelpunkt des Messrahmens haben, sind die Ortsvektoren R; aller
Sensoren S, iiber die konstanten Abstinde d; zum Ursprungspunkt P (0,0,0) des Mess-

wiirfelkoordinatensystems und die Sensorwerte iiber folgende Formel berechenbar:
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d; d; 0+ AX
Rysn = ( d; ), RySn = (0 + AY): Rysn = < d; > (19)
0+ AZ d; d;

Hierbei definiert n die Anzahl der Sensoren pro Ebene. Die konstanten Abstinde d; in
X-, Y- und Z-Richtung sind abhingig von der Lage des jeweiligen Sensors. Demnach
betrdgt der Index i jeweils entweder 11 mm bzw. 30 mm (Abb. 18). Da die Position der
einzelnen Sensoren ortsfest ist und sich lediglich die Abstinde AX, AY und AZ zwi-
schen den Sensoren und dem Messwiirfel bei Belastung stetig dndern, kann mit jedem
Belastungsinkrement ein neuer Ortsvektor fiir jeden Sensor ermittelt werden. Um die
einzelnen Ebenen zuordnen zu konnen, werden mit nachfolgender Formel anschlieBend

die Normalvektoren N; der einzelnen Ebenen bestimmt:

ﬁz = (ﬁs1 - ﬁsz) X (ﬁ53 - ﬁsz) (20)
Ny = (Rss — Rss) X (Rss — Rss) 21)
N, = (§s7 - ﬁsa) X (§59 - ﬁsa) (22)

Die Bewegung der Ebenen im Raum wird iiber die Translationsvektoren Y und die Ro-

tationsvektoren {3 dargestellt. Die Translation der einzelnen Ebenen wird iiber die Be-
stimmung der Ortsvektoren und der daraus resultierenden Normalvektoren ermittelt.
Aus dem linearen Zusammenhang der Bewegung der Ebenen und der Normalvektoren
konnen die Ebenenabstinde by, by und b, zum urspriinglichen Koordinatenursprung P
(0,0,0) berechnet werden:

by = Ny * Rygs, by = Ny ’ RySS: b, = N, - R;s, (23)

Die mathematische Berechnung des Translationsvektors Y entspricht der Berechnung
aus Kapitel 4.3.2 und wird daher iibernommen. Hierfiir werden jeweils die durch eine

Bewegung veridnderten abgebildeten Normalvektoren N~ der einzelnen Ebenen beriick-

N’y by
N, |-Y — <b2> =0 (24)

Nl3 b3

sichtigt.

Der Rotationsvektor 3 wird auf Grundlage der Berechnungen nach Bockermann et al.

[Bockermann 2004 ] ermittelt. Da bei dem neuen Messsystem eine 3-3-3-Anordnung der

Sensoren verwendet wird, kann jeder Rotationsvektor Wum einen Punkt tiber die or-
thogonal ausgerichteten Sensoren S; von zwei Ebenen iiber eben diese zwei Ebenen
bestimmt und dadurch die Reproduzierbarkeit der Rotationsvektoren jeder Ebene zu-

sétzlich tiberpriift werden.



Material und Methode 31

Der jeweilige Rotationsvektor 2 um jede Achse wird daher als arithmetischer Mittel-

wert der Rotationsvektoren aus jeweils zwei Ebenen ausgegeben:

Sz2—S. Sy2=Sy1

Oy = 22 Oy = =2 (25)
dz1—Dz> dy1—Dy:
Sz2—S Sx2—S

le — Z2 Z1 , Qyz — X2 X1 (26)
dz1—dz2 dx1—dx2
Sx2—S Sy2—=Sy1

'Qzl =22 _Z i 'QZZ =2 7 (27)
dx1—dx2 dy1—dy

Die Differenz der Variablen d; entspricht jeweils dem Abstand zwischen den duferen
Sensoren und dem Sensor in der Mitte. Aufgrund der symmetrischen Bauweise des

Messwiirfels betrigt dieser Abstand immer 19 mm.

R

(Qx1+Qyx2)
o z w
0y | = tan~t | Loate) (28)
'QZ (Qzl"'ﬂzz)/
2

4.4.4.3 Berechnung und Auswertung der Mikrorelativbewegungen

Die Mikrorelativbewegungen werden mit dem bereits erwihnten LabVIEW-Programm
aus Kapitel 4.4.4.1, das fiir die Ansteuerung der Motoren und die Datenaquirierung zu-
standig 1ist, erfasst und mit einem MATLAB-Programm (Version 2012b, The
MathWorks, Inc., Natick, Massachusetts, USA), das den Rechenalgorithmus und somit

die Auswertung der Rohwerte vollzieht, berechnet. Die Translationsvektoren Y als auch
die Rotationsvektor 2 werden in jeder Ebene in Form einer Hystereskurve abgebildet.

Die Steigung dieser Hystereskurven entspricht den normierten Translationsbewegungen

v in um/Nm und den normierten Drehwinkeln o in mgrad/Nm [Fonseca 2014].

Fiir die Betrachtung der Kippstabilitit wurde innerhalb dieser Arbeit lediglich die nor-
mierte Translationsbewegung v in Richtung der Y-Achse beriicksichtigt und ausgewer-
tet.
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4.4.5 Validierung des neues Messsystems

Vor Beginn der Messungen muss der Nachweis erbracht werden, dass das neue Mess-
system den notwendigen Anforderungen beziiglich der Messgenauigkeit und der Repro-
duzierbarkeit entspricht und dass auftretende Messabweichungen tolerierbar gering aus-
fallen. Zudem sollte nachgewiesen werden, dass die relativen Messabweichungen des
neuen Messsystems (Wirbelstromsensoren) geringer bzw. nicht hoher ausfallen als die

des bisherigen (Induktionstaster) und bereits etablierten Systems.

Je nach Ausmall der Messabweichung miissen mogliche Storgroflen, die zu einem
Messfehler fithren bzw. die relative Messabweichung zu einer nicht tolerierbaren Grof3e
heranwachsen lassen, gefunden und eliminiert werden. Eine solche Fehlersuche stellt
aufgrund des komplexen Messaufbaus einen zeitintensiven und erheblichen Aufwand
dar. Vorab konnen jedoch mogliche Storgroflen, wie z.B. Aufbaufehler, Implantations-
fehler und Fehler bei der Erzeugung des Drehmoments, beriicksichtigt werden. An die-
ser Stelle kann die Hypothese aufgestellt werden, dass zumindest die Fehlerquelle, die
durch die Riickstellkraft des bisherigen induktiven, taktilen Messsystems hervorgerufen
wurde, durch den Einsatz von berithrungslosen Sensoren in dem neuen Messsystem

minimiert sein sollte.

Mit Hilfe der Validierung soll in diesem Fall ein Vergleich zwischen den beiden Mess-
systemen erfolgen, um etwaige Verbesserungen/Verschlechterungen aufzuzeigen. Al-
lerdings konnen hierfiir keine realen Messergebnisse des bisherigen Messsystems her-
angezogen werden, da diese ebenfalls fehlerbehaftet sein konnen und eine Messabwei-
chung des neuen Systems daher unentdeckt bleiben wiirde. Es bietet sich somit an, ein
definiertes Messobjekt unter gleichen Bedingungen zu messen, um die Messsysteme
hieriiber zu vergleichen und die jeweilige Messabweichung aufzuzeigen. Hierbei gilt es,

ein geeignetes Material mit bekannter Materialkonstante zu finden.

An dieser Stelle bietet es sich an, dass metallische Messobjekte eingesetzt werden, da
sich diese unter Belastung linear-elastisch verhalten und somit iiber das Hookesche Ge-
setz definiert werden konnen. Betrachtet man allerdings die Spannbreite bekannter Ma-
terialkonstanten (z.B. E-Modul von Aluminium-Legierungen: 59 — 78 kN/mm? [Paland
2002]), wird es schwierig, einen definitiven Wert einzugrenzen. Aus diesem Grund
wurde eine eigens entwickelte Validierungsmethode herangezogen, bei der die Materi-
alwertkonstante irrelevant ist und daher keine nennenswerte Storgrofe darstellt. Bei
dieser Methode wurden zwei Laserpointer (EN60825-1:2007, Klasse 2, Wellenldnge
650 nm, Laserfuchs Picotronic GmbH, Koblenz, Deutschland) in Kombination mit dem
jeweiligen Messsystem an unterschiedlichen Messhohen an einem Aluminiumrohr be-
festigt und das Rohr einem Rotationsmoment (Mz = 7,0 Nm) und einem medio-lateralen

Kippmoment (Mx * 3,5 Nm) ausgesetzt.
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Wird ein Rohr mit einem symmetrischen Querschnitt einer Torsions- als auch einer
Biegebelastung ausgesetzt, werden Spannungen und Dehnungen erzeugt, die sich
gleichmifig tiber den Kreisquerschnitt bzw. iiber die Rohrlinge verteilen. Dadurch
konnen in Abhiéngigkeit von der Rohrldnge die Rotationswinkel az als auch die Kipp-

winkel ax mit dem jeweiligen Messsystem proportional bestimmt werden.

Das Rohr wurde hierfiir lotrecht in Gips eingebettet und mit Lasteinleitungselementen
versehen, sodass ein Hebelarm, iiber den die Drehmomenteinleitung erfolgt, angebracht
werden konnte. AnschlieBend wurde das eingebettete Aluminiumrohr in die Messma-
schine integriert. Die Stativhalterung des Messrahmens wurde direkt an einen fixen Re-
ferenzpunkt an dem Aluminiumrohr befestigt, an dem zudem der obere Laserpointer
starr fixiert wurde. Der Messwiirfel wurde analog zu bisherigen Primérstabilititsmes-
sungen auf definierten Hohen unter Verwendung einer Rohrklemmschelle und einem
orthogonal aufgeschwei3ten Messpin adaptiert. An dieser Rohrklemmschelle wurde der

untere Laserpointer ausgerichtet und fixiert (Abb. 19).

Hebelarm

Stativ

Punktlaser

Messhohen

Messrahmen

Messpin

/ Messwiirfel
Aluminium-

stab

N

starre Fixierung

Abbildung 19: Schematische Darstellung des Validierungsaufbaus

[Fonseca 2014].
Die Abmessungen der Messpunkthohen wurde mit einem Universal-Hohenmess- und
Anreilgerit (500mm, Vogel Germany GmbH & Co. KG, Kevelaer) mit einer Mess-
genauigkeit von 0,02 mm realisiert. Selbstverstindlich ist hierbei trotz der hohen Auflo-
sung mit einem geringen systematischen Fehler zu rechnen. Um diesen Fehler zu mini-
mieren, wurde die jeweilige Messung mehrfach an unterschiedlichen Messhohen wie-

derholt, was eine Verlingerung des tordierten bzw. gebogenen Aluminiumrohrs und
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somit einen groBeren Messwert mit sich zog. Mit verldngerter Strecke zwischen Refe-
renzpunkt und Messpunkt sollte der relative systematische Fehler daher weniger ins
Gewicht fallen. Wihrend der Drehmomenteinleitung wurden die Laserpunkte der Rota-
tionsbelastung an eine Wand mit Abstand » = 11,657 m und bei der Kippbelastung an
eine Wand mit Abstand b = 3,220 m auf ein kariertes Blatt Papier mit einem Raster-
quadrat mit 25 mm Kantenldnge projiziert. Die Auslenkung der Laserpunkte konnte
iber die Strecke s bei der jeweiligen Maximalauslenkung bei maximaler positiver und
negativer Drehmomentbelastung mit einer Kamera (Typ EOS 550D, Canon, Tokio, Ja-
pan) festgehalten werden (Abb. 20). Unter Verwendung der Bildbearbeitungssoftware
GIMP (Version 2.8.4, GNU Image Manipulation Program) erfolgte anschlieBend eine
Kalibrierung der Bilder iiber die Vermessung der im Rasterquadrat befindlichen Pixel
und dem realen Durchmesser des Rasterquadrats. Ferner wurde iiber die Bestimmung
des Lasermittelpunktes die jeweilige Auslenkung s beider Laserpunkte in positiver und

negativer maximaler Auslenkung bestimmt.

Wand

Kariertes Papier
e

Aluminiumstab Kamira /

Punktlaser

Abbildung 20: Schematische Darstellung der
Laserauslenkungsmethode [Fonseca 2014,
Folsch et al. 2016].
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Uber die nachfolgende Formel konnte dann der Torsions- als auch der Kippwinkel be-
rechnet und mit den normierten Steigungen [mgrad/Nm] des jeweiligen Messsystems

verglichen werden.
(29)

Dies hatte den Vorteil, dass sowohl die Messsysteme miteinander verglichen als auch
die Auslenkung der Laserpointer als Referenz fiir etwaige Abweichung herangezogen

werden konnten.

4.4.6 Vergleich der Messsysteme

In Abbildung 21 sind die Messwertpaare des bisherigen und des neuen Messsystems mit
den dazugehorigen Messwerten der Laserauslenkung wihrend der Rotationsbelastung
abgebildet. Es fillt auf, dass beide Systeme vergleichbare und parallele Steigungen mit
lediglich geringfiigigen Abweichungen bei den Laserauslenkungen haben und eine ein-
deutige Linearitdt aufweisen, die zudem iiber das Bestimmtheitsmal} R? (Tab. 2) eindeu-
tig nachgewiesen werden kann. Zusitzlich kann man erkennen, dass mit Verldngerung
des tordierten bzw. gebogenen Aluminiumrohrs (Abb. 19) die Messabweichung beider
Systeme herabgesetzt und der Messfehler geringer wird, was liber die relative Abwei-
chung der Systeme in Tabelle 2 ebenfalls nachgewiesen werden kann und lediglich ei-

nen minimalen Unterschied beider Messsysteme bei der Rotationsbelastung ausmacht.

Rotation
-30

-35

-40

-45

-50

-55

az [mgrad/Nm]

-60

-65

-70

-75

-80

3 4 5 6 7 8 9
Messhohe [cm]

—&— Induktionstaster — -A=Induktionsmesstaster Laser —#— Wirbelstrom =— -B-— - Wirbelstrom Laser

Abbildung 21: Vergleich der Regressionsgeraden bei der Rotationsmessung.
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In Abbildung 22 sind die Messwertpaare der Induktionstaster sowie der Wir-
belstromsensoren mit den dazugehorigen Messwerten der Laserauslenkung wéhrend der
Kippbelastung abgebildet. Es ist deutlich erkennbar, dass die Linearitit der Systeme
ebenfalls wieder vorhanden ist und die Laserauslenkungen identischer verlaufen als bei
der Rotationsbelastung. Allerdings weicht die Steigung der Induktionstaster bei einer
Kippbelastung wesentlich von der Steigung der Laserauslenkung ab, so dass nicht von
einer Parallelitit ausgegangen werden kann. Fiir die Messung von Kippbelastungen

scheint das bisherige Messsystem mit den Induktionstastern daher nicht geeignet zu

sein.
Kippung
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—a&— Induktionstaster — -A= Induktionsmesstaster Laser —l— Wirbelstrom = -l-— - Wirbelstrom Laser

Abbildung 22: Vergleich der Regressionsgeraden bei der Kippmessung.
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In der nachfolgenden Tabelle (Tab. 2) ist der Vergleich beider Messsysteme iiber die
jeweilige Steigung, sprich den normierten Drehwinkel [mgrad/Nm], dargestellt. Wie
bereits erwihnt, wird hier die Analogie beider Messsysteme iiber die vergleichbaren
Steigungen und auch iiber die Genauigkeit des Bestimmtheitsmalles verdeutlicht. Bei
der Kippmessung weicht die Steigung der Induktionstaster, trotz sehr hohem Be-

stimmtheitsmal} und sehr hoher Linearitit, deutlich von den anderen Steigungen ab.

Tabelle 2: Vergleich der Steigungen und der BestimmtheitsmaBe.

Kippung Rotation
Steigung Steigung
Messung R? R?
[mgrad/Nm] [mgrad/Nm]
Wirbelstrom 7.88 0.9833 8.81 0.9984
Wirbelstrom Laser 7.87 0.9998 8.54 0.9991
Induktionsmesstaster 6.94 0.9998 8.60 0.9979
Induktionsmesstaster Laser 8.14 0.9996 8.23 0.9957

In Tabelle 3 ist die relative Abweichung Aoy und Aoy zwischen den Messsystemen und
der jeweiligen Laserberechnung dargestellt. Den Sollwert dieser relativen Abweichung

stellt die Laserberechnung nach folgender Formel dar:

Aa — (|05Laser_“Mess|) * 100% (30)

XLaser

Tabelle 3: Relative Abweichung der verschiedenen Messsysteme von den

Absolutwerten der Laserauslenkung.

Kippung Aax [%] Rotation Aoy [ %]

Messabstand [cm] | Wirbelstrom | Induktionstaster | Wirbelstrom | Induktionstaster

4 -9 -17 1 -12

6 7 -18 -5 -6

8 0 -18 -3 -5
Mw 53 17,7 3,0 7,7

SD 4,7 0,6 2,0 3,8
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Es wird noch einmal veranschaulicht, dass die Verldngerung des Aluminiumrohrs eine
Erhohung der Genauigkeit der Messsysteme verursacht. Lediglich die Abweichung der
Induktionstaster féllt mit einer nahezu konstanten relativen Abweichung von durch-
schnittlich Aax = 17,7 £ 0,6 % ins Gewicht. Zusammenfassend wird deutlich, dass die
Messabweichungen des Wirbelstrommesssystems mit einer durchschnittlichen relativen
Abweichung Aaz = 3,0 £+ 2,0 bei Rotationsbelastung und Aax = 5,3 + 4,7 bei Kippbelas-
tung weniger storanfillig sind und daher fiir das Messvorhaben als geeignet betrachtet

werden konnen [Fonseca 2014].

Grundsitzlich stellen die Validierungsmessungen ausschlieBlich Vorversuche zur Uber-
priifung des Gesamtsystems und als Vergleich der Messsysteme dar, allerdings scheint
das Wirbelstromsystem aufgrund der geringfiigigen Messabweichungen bei der Rotati-
onsbelastung und insbesondere der Kippbelastung fiir das Studienvorhaben geeignet zu
sein. Der Fehler bei Kippbelastung von Aax = 5,3 + 4,7 % flieBt daher in die Messer-
gebnisse der Studie mit ein. Von einer weiteren Fehlerbetrachtung kann somit Abstand

genommen wer den.

4.5 Prothesen

Die Auswahl der in dieser Studie untersuchten Implantate erfolgte unter Beriicksichti-
gung der Marktsituation aktueller Kurzschaftprothesen. Ebenso erfolgte die Auswahl
der Implantate unabhéngig von der Einsatzhdufigkeit der einzelnen Kurzschaftprothesen

im klinischen Alltag und den eventuell daraus resultierenden klinischen Ergebnissen.

4.5.1 AIDA®

Das AIDA-Kurzschaftsystem der Firma implantcast (implantcast GmbH, Buxtehude) ist
eine schenkelhalserhaltende und zementfreie Hiiftkurzschaftprothese. Die Verankerung
erfolgt daher iiberwiegend proximal metaphysdr und auch im Bereich des erhaltenen
Schenkelhalses. Hierbei ist darauf zu achten, dass ein geschlossener zirkulédrer kortikaler
Ring bei der Absetzung des Femurhalses bestehen bleibt, um eine ausreichende Primér-
stabilitdt zu realisieren. Das Implantat besteht aus einer implatan® TiAlgV4-
Schmiedelegierung (DIN ISO-Norm 5832/3). Das AIDA-Kurzschaftsystem weist in
seinen proximalen zwei Dritteln sowohl eine implaFix® HA- (Hydroxylapatit, DIN ISO-
Norm 5832/2) als auch eine implaFix® cpTi (Reintitan) -Beschichtung auf (Mittenrau-
igkeit: Ra = 340 um). Letztere wird in einem Titan-Plasma-Spritz-Verfahren auf das
Implantat aufgebracht. Das distale Drittel des AIDA-Kurzschaftsystems ist poliert (Mit-
tenrauwert: Ra = 0,4 um) und dient der rein intramedullidren Fiihrung des Implantats bei
der Implantation und zur lateralen Schaftanlage an der Femurkortikalis. Eine Osteoin-

tegration des AIDA-Kurzschaftsystems ist am distalen Schaftbereich demnach génzlich
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unerwiinscht. Der AIDA-Kurzschaft hat eine doppelkonische, nach distal verjiingende
Form und einen trapezformigen Querschnitt, welcher u.a. der Primérstabilitit zugute-

kommen soll und an allen Kanten abgerundet ist (Abb. 23).

Vs

Abbildung 23: Darstellung der AIDA-Prothese.

Die medio-laterale Ausdehnung der Prothese ist maximiert, wéihrend die antero-
posteriore Ausdehnung minimiert ist. Dies ist der anatomischen Form des Femurs nach-
empfunden. Zusitzlich zu der polierten Oberfliche der distalen Schaftspitze, ist das
Schaftende abgerundet und breitflichig, so dass einer iatrogenen Perforation der
Femurkortikalis vorgebeugt wird. Die AIDA-Kurzschaftprothese wird in insgesamt
neun verschiedenen GroB3en (0-8) als Monoblockvariante mit einem 12/14-Eurokonus
und in zwei verschiedenen Varianten angeboten. Die standardisierte Variante weist ei-
nen CCD-Winkel von 130° und die lateralisierte Variante einen CCD-Winkel von 125°
auf [Mumme 2012]. Fiir die hier beschriebene Studie wurde die lateralisierte Variante

mit einem CCD-Winkel von 125° in Groé8e 1 eingesetzt und getestet.

4.5.2 Metha®

Bei der Metha-Kurzschaftprothese der Firma Aesculap (BB.Braun Melsungen AG,
Melsungen, Tuttlingen) handelt es sich um eine knochensparende, schenkelhalserhal-
tende und zementfreie Hiiftkurzschaftprothese. Die Metha-Prothese weist ihre Haupt-
verankerungszone im metaphysiren Bereich auf. Der Name ,,Metha* ist daher eine Art
Akronym der englischen Bezeichnung ,,metaphyseal total hip arthroplasty*. Diese Pro-
these hat ein keilférmiges, nach distal verjiingendes Schaftdesign, was eine primérstabi-
le Verankerung im Femur begiinstigen soll. Das Implantat ist in den oberen zwei Drit-
teln mit einer mikropordsen Reintitanbeschichtung (Plasmapore®) und mit Hilfe eines
elektrochemischen Verfahrens zusitzlich mit einer 20 um diinnen Schicht Dicalcium-

phosphat-Dihydrat umgeben. Diese Beschichtung soll die Sekundirstabilitit des Im-
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plantats begiinstigen. Die distale Schaftspitze ist leicht gekriimmt und glatt poliert und

soll nach der Implantation im Femur an der lateralen Kortikalis anliegen (Abb. 24).

Abbildung 24: Darstellung der Metha-Prothese

Eine Kraftiibertragung bzw. eine Osteointegration ist hier nicht erwiinscht. Die Metha-
Prothese wird iiber den Schenkelhalsstumpf in das Femur eingebracht und soll auch
bereits hier verankern. Als ein zusitzlicher Anlagepunkt dient der Metha-Prothese der
Calcar femoris. Der Metha-Schaft wird in acht verschiedenen Schaftgro3en vertrieben
und weist insgesamt drei verschiedene CCD-Winkel auf [Biicking und Wittenberg
2012, Aesculap 2016]. In der vorliegenden Studie wurde eine Monoblockvariante in

GroBe 1 mit einem CCD-Winkel von 130° verwendet und analysiert.

4.5.3 MiniHip™

Die schenkelhalserhaltende MiniHip-Prothese der Firma Corin (Corin Group PLC,
Cirencester, GroBbritannien) ist eine zementfreie Hiiftkurzschaftprothese, die laut Her-
steller unter Verwendung von CT-Daten von humanen Femora entwickelt wurde, um
moglichst gering in die Physiologie des Patienten einzugreifen. Die Verankerung der
MiniHip-Prothese erfolgt zu 80% iiber eine proximale ,,mid-neck“-Resektion. Hierfiir
ist ein geschlossener kortikaler und zirkuldrer Femurhals notwendig. Die MiniHip-
Prothese besteht aus einer Titanlegierung, die die Biokompatibilitdt des Implantats er-
hohen soll. Die Prothese weist in ihren proximalen drei Vierteln eine ,,Bi-coat-
Beschichtung auf, die iiber die Erhohung des Reibungsfaktors fiir eine ausreichende
Primirstabilitit sorgen und iiber die osteokonduktive Beschichtung die Sekundérstabili-

tdt beschleunigen soll.
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Zudem verfiigt die MiniHip-Prothese iiber ventrale und dorsale Antirotationsfinnen am

proximalen Viertel des Schaftes, die ebenfalls die Rotationsstabilitdt erhohen sollen

(Abb. 25).

Abbildung 25: Darstellung der MiniHip-Prothese

Die distale Spitze des Implantats ist unbeschichtet und soll daher keinerlei Kraftiibertra-
gung realisieren. Eine Osteointegration des Implantats am distalen Ende sollte vermie-
den werden. Die MiniHip-Prothese hat eine durchgehend ovaldre, nach distal verjiing-
ende Form und einen polierten, schlanken Hals, der einen antero-posterioren verjiingten
Querschnitt aufweist. Hierdurch soll der Bewegungsumfang des Implantats maximiert
werden, ohne dass es zu einem Anstofen des Implantats an der Hiiftpfanne kommt. Die
MiniHip-Kurzschaftprothese wird in neun verschiedenen Groflen als Monoblockvarian-
te mit einem 12/14-Eurokonus vertrieben [Jerosch 2012, Jerosch et al. 2012, Jerosch
und Glameyer 2009, Corin 2012]. Fiir die hier beschriebene Studie wurde die MiniHip-

Prothese mit einem CCD-Winkel von 130° in GroBe 3 eingesetzt und analysiert.
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4.6 Das axiale Flachentragheitsmoment

Um das axiale Flichentriagheitsmoment Iy der Prothesenmodelle an der entsprechenden
Messpunkththe zu berechnen, wurden die Flichenquerschnitte auf Hohe der einzelnen
Messpunkte unter Verwendung eines digitalen Messschiebers (PMS 150, Conrad
Electronic, Hirschau) mit einem Messbereich von 0 — 150 mm und einer Auflésung von
0,01 mm vermessen. AnschlieBend wurden die einzelnen Flichenquerschnitte mit einer
3D-CAD-Software (Autodesk Inventor Professional 2012, Autodesk, San Rafael, CA,
USA) konstruiert und das Flichentrigheitsmoment Iy in der Y-Achse, welches der Bie-

gung der Prothese unter Varusbelastung entgegenwirkt, berechnet (Abb. 26).

Abbildung 26: Rekonstruktion des Flichenquerschnitts

eines Prothesenmodells (hier: MiniHip-Prothese).

4.7 Das Kunststoff-Femur

Viele experimentelle Studien verwenden standardisierte Kunststoffmodelle, um den
primérstabilen postoperativen Zustand, z.B. nach Hiiftarthroplastik, simulieren und ana-
lysieren zu konnen [Hamadouche et al. 2015, Jahnke et al. 2016, Jakubowitz et al. 2008,
Kinkel et al. 2015, Thomsen et al. 2001]. Entscheidende Vorteile bei der Verwendung
solcher Kunststoffmodelle sind u.a. die schnelle Verfiigbarkeit, die geringe Variabilitét
zwischen den jeweiligen Modellen und die hygienische Untersuchungsmoglichkeit im
Labor [Christofilini et al. 1996]. Die in dieser Studie verwendeten Kunststoff-Femora
wurden 1983 von Kranz et al. [Kranz et al. 1983] entwickelt und werden seither von der
Firma Sawbone (Sawbones Europe AB, Malmo, Schweden) vertrieben und weiterent-
wickelt. Christofilini et al. untersuchten 1993 mit unterschiedlichen Belastungstest die

Biomechanik der Kunststoff-Femora der 2. Generation und verglichen diese mit huma-
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nen getrockneten und eingefrorenen Femora. Sie konnten zeigen, dass keine signifikan-
ten Unterschiede zwischen den humanen und den synthetischen Femora bestanden.
Dariiber hinaus konnten sie nachweisen, dass die Intervariabilitit der Kunststoff-
Femora eine Varianz von lediglich 2% aufwies, gegeniiber einer Varianz bei den ge-
trockneten Prédparate von 95% und bei den gefrorenen von 84% [Cristofolini et al.
1996]. Schlussendlich kann unter Verwendung der Kunststoff-Femora eine Standardi-
sierung der vorliegenden Studie erreicht werden und geringe Unterschiede zwischen den
Gruppen als statistisch signifikant erachtet werden, ohne dass eine enorme Gruppengro-
Be notwendig ist.

Die in dieser Studie verwendeten Kunststoff-Femora gehoren mittlerweile zur 4. Gene-
ration. Sie bestehen aus einem Glasfaser-Epoxidharz-Laminat, das die Kortikalis dar-
stellt und in ihren Dimensionen humanen Knochen nachempfunden ist. Der Markraum
ist mit einem PU-Schaum ausgefiillt, der die Spongiosastruktur darstellen und die Im-
plantation von Endoprothesen realitdtsgetreu gewihrleisten soll. Das gewihlte Modell
entspricht einer mittleren Grofle mit einem CCD-Winkel von 135° (Typ #3403, Size:
medium, Sawbone, Malmd, Schweden) (Abb. 27).

Abbildung 27: Synthetischer Kunststoff-Femur von
anterior (links) und von medial (rechts).
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4.8 Entwicklung des Versuchsprotokolls

Fiir die Schaffung vergleichbarer Daten fiir die statistische Analyse und die anschlie-
Bende Bewertung der Resultate, ist es notwendig, ein einheitliches Versuchsprotokoll zu
verwenden. Dies beinhaltet, dass alle Schritte zur Erstellung der Messobjekte — von der
Resektion iiber die Implantation und die Erfassung der Relativbewegung — nach stan-
dardisierten und reproduzierbaren Verfahren durchgefiihrt werden und dass die erfor-
derlichen Messpunkte zur Erfassung der Relativbewegung des Prothesen-Knochen-

Interfaces vorab auf definierten Messhohen festgelegt wurden.

4.8.1 Die Versuchsmatrix

Nach der Versuchsmatrix in Tabelle 4 sollte jede Kurzschaftprothese fiir jede der beiden
Implantatstellungen (neutral und valgisch) in fiinf biomechanische Testfemora (Typ
#3403, Sawbones Europe, Malmo, Schweden) implantiert werden. Im nachfolgenden

Kapitel wird die genaue Vorgehensweise zur Realisierung der Vorgaben beschrieben.

Tabelle 4: Versuchsmatrix

Kurzschaftsystem Implantatstellung Gesamt
neutral | valgisch

AIDA® 5 5 10

Metha® 5 5 10

MiniHip™ 5 5 10

Summe 15 15 30

4.8.2 OP-Planung

Fiir eine genaue Planung wurden vorab Rontgenbilder der zu verwendeten Kunststoff-
Femora mit den Ansichten anterior-posterior (A-P) und medio-lateral (M-L) angefertigt
und in die digitale Planungssoftware mediCAD (Version 2.20.5, Hectec GmbH, Alt-
dorf) eingepflegt. Die Rontgenbilder wurden mit einem definierten Tischabstand von
110 cm, einer Referenzkugel mit einem Durchmesser von 25 mm sowie einer festgeleg-
ten Spannung von 60 kV und einer Ladungsmenge von 1,8 mAs aufgenommen. Mit der
Software konnten anschlieBend, unter Verwendung herstellereigener Prothesenschablo-
nen, die geeignete Prothesengrofle des jeweiligen Herstellers als auch die Messpunktho-
hen fiir das definitive Messprotokoll anhand prominenter Orientierungspunkte, wie z.B.

dem Trochanter minor oder der Oberkante des Trochanter major, ermittelt werden.
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Die digitale Planung als auch die Resektion mitsamt der Markraumautbereitung aller
Prothesen wurde durch einen erfahrenen Oberarzt, Herrn PD Dr. med. Bernd Ishaque,
durchgefiihrt. Die neutrale Schaftstellung der Kurzschaftprothesen wurde mit einer fla-
chigen lateralen Anlage an der Femurkortikalis verwirklicht. Die valgische Schaftstel-
lung wurde so reproduziert, dass die Kurzschaftprothesen nur punktuell und nicht fli-
chig mit dem Schaftende an der Femurkortikalis abgestiitzt werden (Abb. 28).

Abbildung 28: OP-Planung einer in neutraler Schaft-

stellung eingebrachten Kurzschaftprothese
(hier: AIDA) mit zugehoriger Messpunktplanung.
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4.8.3 Messprotokoll

Anhand der Orientierungspunkte aus der digitalen Planung wurden die absoluten Mess-
punkthohen festgelegt. An diesen werden in Abhédngigkeit der Kippmomente die raum-
lichen Mikrobewegungen sowohl des Femurs (F; — Fg) als auch die der Prothese (Pp —
Pp) in Bezug zum Referenzpunkt F1 am Trochanter major gemessen (Abb. 29). Durch
die Wahl dieses Referenzpunktes am Trochanter major wird, unabhidngig von der
Schaftstellung, das gesamte Verformungsverhalten der Prothese und des Femurs in die-
sem Bereich erfasst. Da sich die Messpunkte — abgesehen von Pp und Pp — nicht am
Implantat orientieren, sondern definierte Punkte am Femur sind, wird ein statistischer
Ergebnisvergleich der Implantate sichergestellt. Die Messpunkte am Femur (F; — Fg)
befinden sich in der AP-Ansicht. In der lateralen Ansicht sind die Prothesenmesspunkte
(P, — Py) verteilt. Sie korrespondieren mit F; — F4. Aufgrund variierender Dimensionen
und Eindringtiefen zwischen den verschiedenen Kurzschaftmodellen sind der proximale
Prothesenmesspunkt (Pp) und der distale Prothesenmesspunkt (Pp) variabel angeordnet,
sodass sie sich nicht auf gleicher Hohe mit einem Femurmesspunkt befinden miissen.
Der proximalste Femurmesspunkt am Trochanter major (F;) diente als Messreferenz.
Relativ zu ihm wurden die Mikrobewegungen aller anderen Messpunkte gemessen. Un-
abhéngig hiervon, wurde der Messrahmen bei allen Messungen auf der Hohe des Tro-
chantor minor (TM) angebracht [Hamadouche et al. 2015, Pepke et al. 2014, Thomsen
2004].

Abbildung 29: Messprotokoll der Kurzschaftprothesen.
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4.8.4 Praparation der Prothesen

Nach Festlegung der definierten Messhohen aus dem Messprotokoll konnten alle Pro-
thesen fiir die Messung vorbereitet werden. Fiir die Adaption des Messpins war es not-
wendig, dass die Prothesen mit einem Bohrer mit 1,9 mm Durchmesser (DIN 338,
HSSE 0012610163, Atorn, HAHN+KOLB Werkzeuge GmbH, Ludwigsburg) mit einer
Bohrmaschine (BE 1100, Metabo, Niirtingen) angebohrt wurden. In diese Bohrlocher
konnten anschlieBend die bendtigten Messpins gesteckt und mit einem Spezial-
Sekundenkleber (Klebfix, Cyanacrylat-Konstruktionskleber, Wiirth, Kiinzelsau) fixiert

werden.

4.8.5 Resektion

Die Resektionslinie am Femurhals wurde in Abhéngigkeit der Schaftstellung des jewei-
ligen Prothesenmodells gemdB der digitalen OP-Planung auf den Knochen iibertragen.
Unter Verwendung einer oszillierenden Sige (FMT 250 SL, C. & E. Fein GmbH,
Schwiibisch Gmiind-Bargau) wurden anschlieend die Hiiftkopfe entlang der ermittelten

Resektionslinie abgesetzt.

4.8.6 Markraumvorbereitung

Die Markraumerdffnung erfolgte mit dem jeweiligen herstellerspezifischen Instrumen-
tarium nach implantatspezifischer Operationsanleitung unter Beaufsichtigung zumindest
eines Firmenvertreters des jeweiligen Prothesenschafts. Zuerst wurde die intramedullére
Eroffnung des proximalen Femurs iiber eine abgerundete Ahle vorgenommen. An-
schlieBend wurde der Markraum sukzessive — von der kleinsten bis zur geplanten Pro-
thesengroBe — mit Hilfe von Verdichtern des jeweiligen Prothesenmodells geweitet
(Abb. 30).

Abbildung 30: Exemplarische Darstellung einer Ahle (oben) und eines
Verdichters (unten) der MiniHip-Prothese.
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4.8.7 Implantation

Vor der eigentlichen Implantation mussten die Knochen kippstabil in Gips eingebettet
werden. Hierfiir wurden die Prothesen in den erdffneten Markraum eingefiigt und durch
leichtes Himmern fixiert. AnschlieBend konnten die Prothesen an den Konen iiber eine
Einklemmvorrichtung an dem Hebelarm fixiert und mitsamt dem Kunststoff-Femur
lotrecht ausgerichtet werden. Danach wurden die Kunststoff-Femora in einer Einguss-
wanne aus Aluminium zentriert und mit Gips (Bau- und Elektrikergips, Knauf, Iphofen)
in einem Mischungsverhiltnis von 1 : 1,5 (Wasser : Gips) rigide fixiert. Nach frithestens
sechs Stunden Aushédrtungszeit wurden die Prothesen anschlieend endgiiltig in die
Kunststoff-Femora eingebracht. Fiir die Gewihrleistung vergleichbarer Ausgangssitua-
tionen und einer hohen Standardisierung wurden die Implantate hierfiir mit einer Zug-
Druck-Universalpriifmaschine zyklisch in die Kunststoff-Femora implantiert (Inspekt
table blue 20 kN, Hegewald & Peschke, Nossen) (Abb. 29). Die Kurzschaftprothesen
wurden hierbei schrittweise in 25 Zyklen mit einer Einpresskraft von F = 2000 N und
anschlieBend in ebenfalls 25 Zyklen mit einer Einpresskraft von F = 4000 N in den je-
weiligen priparierten Kunststoff-Femur gepresst [Gortz et al. 2002, Hamadouche et al.
2015, Jahnke et al. 2016, Jakubowitz 2007, Kinkel et al. 2015, Thomsen et al. 2001].
Hierbei wurde darauf geachtet, dass die lotrecht fixierten Kunststoff-Femora mit einer
physiologischen 6°-Adduktionsstellung — bezugnehmend auf die anatomische
Femurachse und die mechanische Achse (Mikulicz-Traglinie) — in der Frontalebene in
die Maschine implementiert und belastet wurden [Schiinke et al. 2005]. Dies wurde mit
einem 6°- Keil unterhalb der Gipseinbettung realisiert. Die Implantationskrifte wurden
an die intraoperativ auftretenden Einschlagkrifte [Schmidbauer et al. 1993] und die an-
schlieBend auftretenden in-vivo Krifte beim Gehen in der Ebene [Bergmann et al.
1996], bei denen sich die Prothese setzen kann, angelehnt (Abb. 31).

/AP Hegewsid & Peschke
Mak wrc, Prifche Ombst

Abbildung 31: Implantation einer Kurzschaftprothese.
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4.8.8 Rontgenkontrolle

AnschlieBend wurde eine Kontrolle der Implantationsergebnisse, gleich dem beschrie-
benen Rontgenprotokoll aus Kapitel 4.7.2, fiir jeden Prothesenschaft vorgenommen. Die
Rontgenbilder aller Prothesen in den Ansichten A-P und M-L befinden sich im Anhang
(Anhang A-F).

4.8.9 Aufbau und Einbettung der Kunststoff-Femora

Vor dem Einbau des Prothesen-Knochen-Verbundes in die Messmaschine, mussten die
Prothesenmesspunkte freigelegt und die Knochenmesspunkte entsprechend den festge-
legten Messpunkthohen aus Kapitel 4.7.3 prépariert werden. Die Knochenmesspunkte
F, - Fg wurden mithilfe des HohenanreiB3ers, relativ zum Referenzpunkt am Trochanter
minor als Fixpunkt, an der lateralen Kortikalis angerissen und die Prothesenmesspunkte
P; - P4 als auch Pp und Pp gemill dem Messprotokoll nach ventral iibertragen. Die late-
ralen Knochenmesspunkte wurden ebenfalls wie die Prothese fiir die anschlieende Fi-
xierung der Messpins mit einem 1,9 mm Bohrer angebohrt. Die Prothesenmesspunkte
wurden mit einer Schablone der jeweiligen Prothese, auf der die Messpunkte ange-
zeichnet wurden, auf die ventrale Kortikalis iibertragen und sukzessive bis zu einen ma-
ximalen Bohrdurchmesser von 8 mm aufgebohrt. Der Einbau der Messobjekte in die
Messmaschine wurde unter Beriicksichtigung des Messmaschinen-Koordinatensystems

vorgenommen (Abb. 32).

(@
e

Abbildung 32: Ausrichtung des Messob-
jekts in der Messmaschine. Die Ausrich-

tung jedes Objekts wurde anhand eines
Linienlasers (leuchtende Linie) iiberpriift.
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Die Diaphyse der Kunsstofffemora als auch die darin implantierte Schaftachse ent-
sprach der Z-Achse, die Y-Achse entsprach der Achse des Prothesenhalses, sodass das
medio-laterale Varusmoment um die X-Achse aufgebracht werden konnte. Die Ausrich-
tung des gesamten Messobjekts wurde unter Verwendung eines selbstnivellierenden
Laserlots (BALSO1B, Timbertech JAGO AG, Stuttgart, Deutschland) exakt ausgerichtet

und das Messsystem iiber den beweglichen Stativarm am Trochanter minor fixiert.

4.9 Statistische Methoden

Um die einzelnen Faktoren, wie das jeweilige Prothesenmodell oder die Schaftstellung
der Prothesen und deren Beeinflussung auf die Verankerungscharakteristik der Prothe-
sen analysieren zu konnen, miissen die einzelnen Mikrorelativbewegungen rm; — rme im
Prothesen-Knochen-Verbund statistisch analysiert werden. Alle statistischen Analysen
werden unter Verwendung der Software SPSS® fiir Windows (Version 22.0, SPSS Inc.,
Chicago, USA) durchgefiihrt.

4.9.1 Explorative Datenanalyse

Um eine grafische Darstellung der univariaten Messdaten zu realisieren und die Vertei-
lungsform der Mikrorelativbewegungen rm;-rmg und von AFg darzustellen, werden die
Daten vorerst explorativ analysiert. Hierbei werden zunichst samtliche Mikrorelativbe-
wegung aller Prothesen, unabhingig von der jeweiligen Schaftstellung, in die Grundge-
samtheit mit einbezogen, sodass ein Datensatz von n = 180 Werten untersucht wird.
Unabhingig zu dieser Analyse werden alle Messwerte AFg, unabhingig des Prothesen-
modells und der tatsdchlichen Schaftstellung, auf ihre Verteilungsform hin analysiert.
Der Datensatz fiir die quantitative Beschreibung der Femurkriimmung besteht daher aus
n = 30 Daten. An dieser Stelle muss erwihnt werden, dass die Mikrorelativbewegungen
des Prothesen-Knochen-Verbundes aus unterschiedlichen Messhohen und verschiede-
nen Schaftstellungen resultieren und somit gewissermallen nicht als univariat, sondern
als multivariat betrachtet werden miissten. Daher kann davon ausgegangen werden, dass
sich zumindest die Verteilung der Mikrorelativbewegungen, schief oder exponentiell
darstellt. Die Verteilungsform von AFg konnte aufgrund der gleichen Messpunkthohen
normalverteilt sein. Im Falle einer schiefen oder exponentiellen Verteilungsform werden
die Urwerte durch eine natiirliche Logarithmierung transformiert. Dieses statistisch
gingige Prinzip dndert lediglich den MaBstab der Urwerte, behilt aber die Reihenfolge
bei und vermindert zudem den statistisch relevanten Einfluss von Ausreiflern einer Va-
rianzanalyse. Im Falle einer Datentransformierung werden die statistischen Analysen
zunéchst mit den Urwerten durchgefiihrt und anschlieBend mit den logarithmierten Wer-
ten. Hierliber kann die Robustheit der statistischen Modelle, im Falle gleicher Resultate,

bewiesen werden.
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4.9.2 Analyse der Verankerungscharakteristika

Die meisten parametrischen Testverfahren setzen eine Normalverteilung der Urwerte
voraus [Bender]. Aufgrund des geringen Messwertumfangs von insgesamt sechs ver-
bunden Messwerten jeder Prothese bei der jeweiligen Schaftstellung, kann diese Vo-
raussetzung als nicht gegeben angenommen werden. Aus diesem Grund wird zur Uber-
priifung der Verankerungscharakteristik auf den nicht parametrischen zweifaktoriellen
Friedmann-Test zuriickgegriffen. Dieser Test basiert auf einer Rangbildung der Mikro-
relativbewegungen rm; — rme innerhalb der Messwiederholung jeder Prothese und
schlieBt somit eine zuféllige Variabilitdt zwischen den Messwiederholungen aus. Bei
Bestitigung der Nullhypothese wird die Verteilung der Rangsummen der Mikrorelativ-
bewegungen als zufillig angenommen und das Prinzip einer Systematik verworfen.
Dies wiirde konkret bedeuten, dass die Prothesen keinem Verankerungsmuster folgen.
Im Gegensatz hierzu steht die Alternativhypothese, welche eine eindeutige und einheit-
liche Verankerungscharakteristik der Prothesen beschreibt. Das Friedmann-Test wird

mit einer Irrtumswahrscheinlichkeit von o =5 % angewendet.

4.9.3 Analyse der Relativbewegungen in Abhangigkeit der Messhéhe

Um Unterschiede zwischen den Prothesen in Abhingigkeit der Messhohe analysieren
zu konnen, wird ebenfalls ein nicht-parametrisches Testverfahren verwendet, da auch
bei diesen Urwerten die Vermutung einer nicht normalverteilten Verteilung nahe liegt.
Aufgrund der verschiedenen Prothesenmodelle besteht hierbei die Eventualitit, dass die
Messwerte zwischen den Prothesenmodellen stark differieren. Fiir diese statistische
Analyse bietet sich daher der Kruskal-Wallis-Test an, der wiederum eine Varianzanaly-
se mit Messwiederholungen bei der unabhéngigen Betrachtung der einzelnen Mess-
punkte aller Prothesen zuldsst. Hierzu werden die Rangsummen aller Relativbewegun-
gen von allen Prothesen berechnet und iiber ihre Rangverteilung in eine Reihenfolge
gebracht. Die Nullhypothese wird in diesem Fall widerlegt, wenn statistisch signifikante
Unterschiede zwischen den einzelnen Prothesen auf der jeweiligen Messhohe bestehen.
Der Kruskal-Wallis-Test wird gleich dem Friedman-Test mit einer Irrtumswahrschein-
lichkeit von o =5 % angewendet.

4.9.4 Analyse der Aussteifung des Femurs

Der Einfluss der Prothesen auf die elastische Verformung des Femurs wird unter Be-
riicksichtigung des Prothesenmodells und der Schaftstellung iiber die tatsidchliche Ab-
weichung AFs des Messpunktes Fg der untersuchten Femora in Bezug zum Messpunkt
Fs des Leerfemurs analysiert und beurteilt. Da die Messwerte bei allen Knochen auf
denselben Messhohen liegen und lediglich die Schaftstellung und das jeweilige Prothe-

senmodell Einfluss auf die Messwerte nehmen konnen, kann im Falle der Abweichung
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AFg von einer Normalverteilung der Urwerte ausgegangen werden. Im Falle einer Nor-
malverteilung werden die Urwerte mit einer zweifaktoriellen Varianzanalyse mit einer
Irrtumswahrscheinlichkeit von a = 5 % durchgefiihrt. Um die tatsdchlichen Haupteffek-
te bei gegebener Signifikanz aufzudecken, wird ein LSD (least significant difference)
Post-Hoc-Test durchgefiihrt.

4.9.5 Analyse der Prothesen innerhalb einer Schaftstellung

AnschlieBend werden zwei Varianzanalysen vollzogen. Die erste Varianzanalyse soll
Unterschiede zwischen den jeweiligen Prothesenmodellen unter Beriicksichtigung aller
Mikrorelativbewegungen innerhalb der jeweiligen Schaftstellung detektieren. Das be-
deutet, dass Interaktionen zwischen dem jeweiligen Prothesenmodell und den Mess-
punkthohen auf die Mikrorelativbewegungen rm; — rme aufgedeckt werden sollen und
ob diese einen linearen Effekt auf die Mikrorelativbewegungen haben. Zudem soll er-
mittelt werden, ob sich die Mikrorelativbewegungen zwischen den Prothesenmodellen
statistisch signifikant voneinander unterscheiden. Hierfiir wird ebenfalls auf eine zwei-
faktorielle Varianzanalyse mit Messwiederholung mit einer Irrtumswahrscheinlichkeit
von o = 5% zuriickgegriffen. Der Haupteffekt wird bei gegebenen signifikanten Unter-

schieden ebenso mit einem LSD Post-Hoc-Test durchgefiihrt.

4.9.6 Analyse der Prothesen in Abhangigkeit der Schaftstellung

AbschlieBend muss eine erneute zweifaktorielle Varianzanalyse mit Messwiederholung
durchgefiihrt werden, um den Einfluss der jeweiligen Schaftstellung auf die Mikrorela-
tivbewegungen der jeweiligen Prothesenmodelle zu analysieren. Die Irrtumswahr-
scheinlichkeit wird wiederum mit von a = 5% angegeben. Der Haupteffekt wird wiede-

rum mit einem LSD Post-Hoc-Test deutlich gemacht.
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5 Ergebnisse

5.1 Ergebnisdarstellung

Aufgrund der enormen Vielfalt der Messdaten aus den Mikrorelativbewegungsmessun-
gen bietet sich eine strukturierte Ergebnisdarstellung an. Zuerst werden die Ergebnisse
aus der explorativen Datenanalyse und die daraus gewonnenen Resultate dargestellt.
Anschlieend werden die absoluten Bewegungen der Knochen und der Prothesenmodel-
le und die daraus errechnete Mikrorelativbewegung rmyx des Prothesen-Knochen-
Verbundes fiir alle Prothesenmodelle zunédchst in neutraler Schaftstellung tabellarisch
dargestellt. Die Mikrorelativbewegungen rmx ergeben sich aus der Differenz der Pro-
thesenmesspunkte Px in Bezug zu den Knochenmesspunkten Fx. Da nur die Messpunk-
te P; — P4, mit den Messpunkten F; — F4 korrespondieren, konnen rm, — rms direkt kal-
kuliert werden. Aufgrund der variablen Hohen des proximalen Prothesenmesspunkts Pp
und des distalen Prothesenmesspunkts Pp werden die korrespondierenden Mikrorelativ-
bewegungen rm; und rme unter Beriicksichtigung der Steigung der Knochenbiegelinie
inter- bzw. extrapoliert. Fiir die Berechnung von rm; wird daher die Steigung zwischen
den Knochenmesspunkten F; und F, ermittelt und die fiktive Bewegung des Knochens
auf Hohe von Pp extrapoliert. Das gleiche Verfahren wird fiir die Berechnung von rmg
angewendet, nur dass hier die Steigung zwischen den Knochenmesspunkten Fs und Fg
herangezogen wird und die Messhohe von Pp dementsprechend interpoliert wird. Die
einzelnen Mikrorelativbewegungen rmy entsprechen folgenden Messpunkten: rm; =
Prothesenschulter (Pp) — extrapolierter Knochenmesspunkt Trochanter major, rm; = P} —
Trochanter major (F,), rm3 = P, — F,, rmy4 = P3 — F3; rms = P4 — F4 und rmg = Prothesen-
spitze (Pp) und interpolierter Knochemesspunkt zwischen F4 und Fs bzw. Fs und Fe. Die
einzelnen Messwerte werden als Mittelwert aus der zyklischen Belastung von n = 3
Messwiederholungen angegeben und ergeben einen Gesamtmittelwert (MW) mit zuge-
horiger Standardabweichung (SD). Im Anschluss der Ergebnisse jedes Prothesenmo-
dells erfolgt zusitzlich eine grafische Darstellung der gemittelten Bewegungskurven aus
allen fiinf Messwiederholungen, als auch das Ergebnis des Friedmann-Tests zur Uber-
priifung der Reproduzierbarkeit des Verankerungsmusters. Am Ende der Ergebnisdar-
stellung aller Prothesenmodelle in der neutralen Schaftstellung werden alle Prothesen
fiir einen besseren Vergleich in einem Bewegungsgraphen dargestellt. Alle Bewegungs-
graphen sind so aufgebaut, dass die Abszisse die einzelnen Messhohen widergibt und
die Ordinate die normierte translatorische Mikrorelativbewegung vy in Abhédngigkeit
des eingebrachten Kippmoments My in um/Nm darstellt. Zusitzlich werden die einzel-
nen Standardabweichungen mit horizontalen roten Fehlerbalken veranschaulicht. Die

Prothesenmodelle sind farblich geméf ihrer Firmenzugehorigkeit codiert. Die Bewe-
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gungskurven der Prothesenmodelle werden mit einer gestrichelten Linie, die Bewe-
gungskurven des Femurs mit durchgezogenen Linien dargestellt. Als Referenz, wird in
jedem Bewegungsgraphen die Verformung des Leerfemurs mit einer grauen und durch-
gezogenen Linie abgebildet. Die Differenz zwischen Prothesenbewegungskurve und
Bewegungskurve des zugehorigen Femurs gibt letztendlich die tatsdchliche Mikrorela-
tivbewegung des Prothesen-Knochen-Verbundes wider. Zudem kann der Einfluss der
Prothesenmodelle auf die Verformung bzw. Aussteifung des Femurs in Bezug zu der
Referenz-Leerfemur-Bewegungskurve deutlich gemacht werden. Fiir den Vergleich
aller Prothesenmodelle und die Illustration des elastischen Verformungsverhaltens
gleich der Darstellung der Validierungsmessung aus Kapitel 4.4.2, wurden die Prothe-
sen auf den Messpunkt P; referenziert. Dies hat zur Folge, dass die quantitative Bewer-
tung der Prothesen unberiicksichtigt bleibt und die Prothesen anhand des positiven bzw.

negativen Achsenabschnitts der Abszisse bewertet werden konnen.

AnschlieBend wird die Aussteifung der Femora unter Beriicksichtigung des jeweiligen
Schaftmodells anhand der berechneten Abweichung von AFs tabellarisch aufgefiihrt und
statistisch signifikante Auswirkungen aufgezeigt. Darauthin erfolgt die Ergebnisdarstel-

lung der valgisch eingebrachten Prothesen in der identischen Reihenfolge.

Zuletzt werden Flachentrigheitsmomente in Abhéngigkeit der Flichengeometrie an den
einzelnen Messpunkthohen, die berechneten Prothesen-Knochen-Verbundbewegungen
und die am distalen Hebelarmende wirkenden Kraftspitzen der Prothesenmodelle unter
Berticksichtigung der Schaftstellung und des tatsdchlich wirkenden Hebelarms bei ma-

ximaler Kippbelastung berechnet und tabellarisch aufgefiihrt.
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5.2 Explorative Datenanalyse

5.2.1 Mikrorelativbewegungen rm — rmg

Nach Priifung der n = 180 Messdaten aller Mikrorelativbewegungen auf Normalvertei-
lung ergab sich ein leicht linksschiefes Verteilungshistogramm (Abb. 33, links) mit ei-
nem Mittelwert von A vy/Mx = 6,52 um/Nm und einer Standardabweichung von A
vy/Mx = 4,46 pm/Nm. Im Q-Q-Plot (Abb. 33, rechts) kann man ebenso eine deutliche
Abweichung der Messerwerte von der Normalverteilungsregressionslinie erkennen.
Aufgrund der Abweichung der Relativbewegungen von einer Normalverteilung wird
eine Datentransformierung der Urwerte angewandt und die Verwendung nichtparamet-

rischer Analysen gerechtfertigt.

P

Haufigkeit
Erwarteter Normalwert

B uy/Ky [um/Nm] A uy/Ky [um/Nm]

Abbildung 33: Darstellung des Normalverteilungshistogramms (links) und des
Q-Q-Plots der Urwerte (rechts).
Uber die Datentransformation der Urwerte durch eine natiirliche Logarithmierung konn-
te eine angendherte Normalverteilung erreicht werden (Abb. 34, links). Der Mittelwert
betrdgt hierbei A vy/Mx = 1,66 pm/Nm mit einer Standardabweichung von A vy/Mx =
0,67 pm/Nm. Im Q-Q-Plot (Abb. 34, rechts) fillt eine geringe Abweichung der Mes-
serwerte von der Normalverteilungsregressionslinie auf.

30

Haufigeit
Erwarteter Normalwert
T

R

T T T T T T T T
o 4,01 1 1 2

1,00 200 0 2
Ln A vy/Ky [um/Nm] Ln A uy/Ky [um/Nm]

Abbildung 34: Darstellung des Normalverteilungshistogramms (links) und des
Q-Q-Plots der transformierten Urwerte (rechts).
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5.2.2 Femuraussteifung AFg

Nach Priifung der n = 30 Messwerte von AFg auf Normalverteilung konnte eine normale
Verteilung mit einem Mittelwert von A vy/Mx = 6,59 um/Nm und einer Standardabwei-
chung von A vy/Mx = 4,07 um/Nm im Histogramm als auch im Q-Q-Plot (Abb. 35)
dargestellt werden. Eine Datentransformierung der Urwerte muss im diesem Fall nicht
angewendet werden. Die statistische Analyse wird dementsprechend unter Verwendung

einer zweifaktoriellen Varianzanalyse mit Messwiederholungen durchgefiihrt.

Haufigkeit
1
Erwarteter Normalwert
T
N\

2

T T T T
0 250 5,00 750 10,00 12,50 5 0

8 0/ [1um/Nm] 8 uy/Ky [um/Nm]

Abbildung 35: Darstellung des Normalverteilungshistogramms (links) und des Q-Q-
Plots von AFg (rechts).

5.3 Neutrale Schaftstellung

Nachfolgend werden alle Ergebnisse aus den Messungen der Prothesen in neutraler
Schaftstellung tabellarisch, als auch graphisch dargestellt.

5.3.1 AIDA

Die Messungen des AIDA-Kurzschaftsystems ergaben folgende absolute Werte.

Tabelle 5: Absolute Werte der Kippbewegung der Prothesen an den Messpunkten Pp-Pr,.

Prothesenbewegung
Pp P, P, Ps P, Pp
Nr. | vy/Mx vy/Mx vy/Mx vy/Mx vy/Mx vy/Mx
[um/Nm] | [pm/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm]

#1 | 1,67 | -1,90 | 363 | 269 | -238 | -0,60
#2 | 255 | 325 4,10 | 396 | 2,72 | -1,97
#3 | 268 | 285 | -1,58 | -434 | 234 | 2,09
#4 | 246 | 434 | 342 | 320 | 279 | -0,80
#5 | -1.88 | 249 | 288 | 302 | -154 | -129

MW | -225 | 297 | -3,12 | 344 | 235 | -1,35

SD | 045 0,92 0,97 0,69 0,50 0,67
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Tabelle 6: Absolute Werte der Kippbewegung der Knochen an den Messpunkten F;-Fg.

Knochenbewegung

F, F, F; F, F;s Fs F; Fg

Nr. | vy/Mx vy/Mx vy/Mx vy/Mx vy/Mx Vy/Mx vy/Mx Vy/Mx
[um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm]

#1 0,00 0,45 0,55 2,80 6,44 13,54 20,35 28,41
#2 0,00 0,25 -0,34 0,78 5,82 10,33 20,26 28,12
#3 0,00 0,61 -0,34 1,05 6,34 11,35 20,26 24,87
#4 0,00 0,15 -0,61 0,74 4,85 9,57 16,35 22,79
#5 0,00 0,84 0,06 1,77 5,79 11,60 21,28 26,73
MW | 0,00 0,46 -0,13 1,43 5,85 11,28 19,70 26,19
SD 0,00 0,28 0,45 0,87 0,63 1,51 1,92 2,36

Die Berechnung der Relativbewegungen aus den absoluten Messwerten der Prothesen

Px und der Knochen Fx (Tabelle 5 und 6) ergab folgende Ergebnisse:

Tabelle 7: Relativbewegungen (rmy - rmg) des
AIDA-Kurzschaftsystems.

Relativbewegung

rm; rm, rms rmy Ims Img
Nr. A nyMX A Uy/MX A nyMX A Uy/MX A nyMX A Uy/MX
[um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm]

#1 | 136 1,90 4,08 3,24 5,18 7,34
# | 239 3,25 435 3,62 3,50 9,67
#3 | 230 2,85 2,20 4,00 3,40 10,54
#4 | 236 4,34 3,57 2,60 3,53 8,30
45 | 131 2,49 3,72 3,08 3,32 8,25

MW | 1,95 2,97 3,58 3,31 3,78 8,82

SD 0,56 0,92 0,83 0,54 0,78 1,27
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Die AIDA-Prothese zeigt bei der Messung in neutraler Schaftstellung eine eindeutige
Bewegung in Varusrichtung der Prothesenschulter (Pp) (Abb. 36). Vergleicht man die
Steigungen des Femurs mit der Steigung der Prothese, fillt auf, dass die Prothese im
weiteren Verlauf der Kriimmung des Femurs bis zum Punkt P5 folgt und sich im Grenz-
zustand zwischen Kippung und Gegenschwungbefindet. Ab P4 verdndert sich die Stei-
gung der Prothese geringfiigig, sodass es zwischen P3; und Pp zu einem leichten Abdrif-
ten der distalen Prothesenspitze nach lateral kommt. Die Verformung des Femurs im
Vergleich zum Leerfemur wird durch die AIDA-Prothese nur geringfiigig beeinflusst,
was unter anderem durch die geringe Abweichung am Punkt Fg beider Kunststoff-
Femora verdeutlicht wird. Das Verankerungsmuster des AIDA-Kurzschaftsystems weist
unter Verwendung des Friedmann-Tests eine eindeutige Reproduzierbarkeit auf. Die
Reihenfolge von der groflten zur geringsten Relativbewegung ist rm;-rm,-rmy-rms-rms-
rme (p < 0,01) (vergl. Tab. 7).

Leerfemur e=[0= AIDA === Knochen

Messhohe [cm]
5 & & A

|
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_16 I T T T T T T ;I

-5 0 5 10 15 20 25 30 35

lateral/valgus uy/My [pm/Nm] medial/varus

Abbildung 36: Bewegungskurven der AIDA-Prothese in neutraler Schaftstellung.
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5.3.2 Metha

Nachfolgend sind alle Messwerte der Metha-Kurzschaftprothese dargestellt.

Tabelle 8: Absolute Werte der Kippbewegung der Prothesen an den
Messpunkten Pp-Py,.

Prothesenbewegung
Pp P, P, P; Py Pp
Nr. Dy/MX Uy/MX Dy/MX Uy/MX Uy/MX Uy/MX
[um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [pm/Nm]
#1 -0,91 -3,30 -1,44 -2,00 -1,37 -3,92
#2 -1,93 -2,50 -1,61 -1,45 -0,42 -4,07
#3 -2,36 -3,81 -3,36 -3,90 -3,97 -4,31
#4 -1,87 -3,29 -3,33 -3,53 -2,83 -2,88
#5 -2,97 -3,00 -3,48 -3.41 -3,28 -3,83
MW | .2,01 -3,18 -2,64 -2,86 -2,37 -3,80
SD 0,75 0,48 1,03 1,07 145 0,55

Tabelle 9: Absolute Werte der Kippbewegung der Knochen an den Messpunkten F-Fg.

Knochenbewegung

F, F, F, F, F; Fs F, Fy

Nr. Uy/MX Uy/MX Uy/MX Uy/MX Uy/MX Dy/Mx Uy/MX UylMX
[um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm]

#1 0,00 0,80 -0,28 1,22 4,87 9,35 13,76 20,37
#2 0,00 0,73 -0,13 0,88 5,52 7,33 11,99 16,19
#3 0,00 0,26 -0,13 2,26 5,90 11,86 18,95 27,73
#4 0,00 0,17 -0,55 1,82 4,29 7,08 12,89 18,04
#5 0,00 0,52 -0,43 1,36 4,59 9,70 15,56 21,88
MW/ 0,00 0,50 -0,30 1,51 5,03 9,06 14,63 20,84

SD | 0,00 0,28 0,19 0,54 0,66 1,95 2,75 4,42
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Die Berechnung der Relativbewegungen aus den absoluten Messwerten der Prothesen
und der Knochen des Metha-Kurzschaftsystems (Tabelle 8 und 9) ergab folgende Rela-
tivbewegungen des Prothesen-Knochen-Verbundes:

Tabelle 10: Relativbewegungen (rmy - rmg) des
Metha-Kurzschaftsystems.

Relativbewegung
rm, rmp rmj rmy Ims Mg
Nr. A Dy/MX A Dy/MX A Uy/MX A Uy/MX A Uy/MX A Dy/MX
[um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [pm/Nm]

#1 0,47 3,30 2,24 1,72 2,59 7,23
#2 1,50 2,50 2,34 1,32 1,30 7,56
#3 2,23 3,81 3,62 3,77 6,23 8,75
#4 1,78 3,29 3,50 2,98 4,65 6,02
#5 2,68 3,00 4,00 2,98 4,64 1,22
MW | 1,73 3,18 3,14 2,55 3,88 7,36

SD | 0,84 0,48 0,80 1,01 1,94 0,97
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Die Metha-Prothese folgt in neutraler Schaftstellung der Femurkriimmung im proxima-
len Bereich nach medial und weist somit einen eindeutigen Gegenschwung auf (Abb.
37). An der Prothesenschulter (Pp) kommt es zunichst zu einer deutlichen Bewegung
nach medial. Die Bewegungslinie von P; — P4 korreliert nahezu identisch mit der Bewe-
gung des Femurs. Zwischen P4 und Pp kommt es zu einer Steigungsinderung der Be-
wegungslinie der Prothese im Vergleich zu der Femurbewegung, sodass die distale Pro-
thesenspitze eine deutliche Abweichung nach lateral erfahrt und somit ein Kippverhal-
ten aufzeigt. Bis auf die distale Schaftspitze befindet sich die Metha-Prothese im Grenz-
zustand zwischen Kippung und Gegenschwung. Die Verformung des Femurs im Ver-
gleich zum Leerfemur wird durch die Metha-Prothese deutlich erkennbar beeinflusst.
Das Verankerungsmuster der Metha-Kurzschaftprothese weist eine eindeutige Veranke-
rungscharakteristik auf. Die Reihenfolge von der groften zur geringsten Relativbewe-

gung war rm;-rmy-rms-rmp-rms-rmg (p < 0,01) (vergl. Tab. 10).
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Abbildung 37: Bewegungskurven der Metha-Prothese in neutraler Schaftstellung.
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5.3.3 MiniHip
Nachstehend sind die Messwerte der MiniHip-Prothese tabellarisch aufgefiihrt.

Tabelle 11: Absolute Werte der Kippbewegung der Prothesen an den
Messpunkten Pp-Py,.

Prothesenbewegung
Py P, P, P, P, Py
Nr. | vy/Mx vy/Mx vy/Mx vy/Mx vy/Mx vy/Mx
[um/Nm] | [pm/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [pm/Nm]

#1 -3,80 -5,49 -5,49 -5,00 -5,25 -5,66
#2 -5,68 -7,13 -7,13 -8,06 -8,24 -9,50
#3 -5,59 -6,95 -6,26 -6,54 -1,35 -7,33
#4 -1,66 -3,36 -7,85 -8,53 -8,60 -10,97

#5 -5,04 -9,89 -10,44 -11,99 -12,79 -15,00

MW | -4,36 -6,56 -7,43 -8,03 -8,46 -9,69

SD 1,68 2,40 1,90 2,62 2,76 3,60

Tabelle 12: Absolute Werte der Kippbewegung der Knochen an den Messpunkten F;-Fs.

Knochenbewegung
F, F, F; F, Fs Fe F; Fsg
Nr. Uy/MX Uy/MX Uy/MX Uy/MX Uy/MX Dy/Mx Uy/MX UylMX
[um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm]

#1 | 0,00 0,62 0,64 321 6,67 1037 | 1517 | 19,97
#2 | 0,00 041 -0,09 1,53 4,80 9,76 14,56 | 16,44
#3 | 0,00 0,51 -0,09 1,43 4,53 7,26 1422 | 23,73
# | 0,00 0,81 1,27 3,03 8,13 11,56 | 16,71 | 2341
#5 | 0,00 0,98 -0,07 2,69 7,53 1236 | 1709 | 20,81
MW | 0,00 0,67 0,33 2,38 6,33 1026 | 1555 | 20,87

SD | 0,00 0,23 0,61 0,84 1,61 1,96 1,29 2,96
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In der nachfolgenden Tabelle sind die berechneten Relativbewegungen aus den absolu-

ten Messwerten der Prothesen und der Knochen des MiniHip-Kurzschaftsystems
(Tabelle 11 und 12) dargestellt.

Tabelle 13: Relativbewegungen (rmy - rmg) des
MiniHip-Kurzschaftsystems.
Relativbewegung
rm, rmp rmj rmy Ims Mg
Nr. A Dy/MX A Dy/MX A Uy/MX A Uy/MX A Uy/MX A Dy/MX
[um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [pm/Nm]
#1 3,43 5,49 6,10 5,65 8,47 10,79
#2 5,44 7,13 7,54 7,97 9,77 12,96
#3 5,28 6,95 6,76 6,45 8,78 10,40
#4 1,22 3,36 8,66 9,80 11,70 17,18
#5 441 9,89 11,43 11,92 15,48 20,73
MW | 3,96 6,56 8,10 8,36 10,84 14,41
SD 1,73 2,40 2,09 2,55 2,89 4,44
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Die MiniHip-Prothese weist bei der Messung in neutraler Schaftstellung eine deutliche
Tendenz des Kippens auf (Abb. 38). An der proximalen Prothesenschulter kommt es zu
einer Bewegung nach medial. Vergleicht man den Verlauf der Prothesenmesspunkte P;
— P3; mit dem Verlauf des Femurs, fillt auf, dass die MiniHip-Prothese der Femurkriim-
mung lediglich geringfiigig folgt und es im Allgemeinen zu einem Kippen der Prothese
nach lateral kommt. Das Verankerungsmuster der MiniHip-Prothese weist eine repro-
duzierbare Verankerungscharakteristik auf. Die Reihenfolge von der grofiten zur ge-
ringsten Mikrorelativbewegung im Prothesen-Knochen-Verbund war bei allen Messun-

gen rm;-rmy-rms-rmy-rms-rmg (p < 0,001) (vergl. Tab. 13).
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Abbildung 38: Bewegungskurven der MiniHip-Prothese in neutraler Schaftstellung.
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5.4 \Vergleich aller Prothesen in neutraler Schaftstellung

Beim Vergleich aller Prothesen fillt auf, dass die Prothesenmodelle AIDA und Metha
eine nahezu identische Bewegungskurve von Pp — P, aufweisen (Abb. 39). Der distale
Prothesenmesspunkt der AIDA-Prothese folgt weiterhin der Femurkriimmung, wéh-
renddessen die distale Prothesenspitze der Metha-Prothese nach lateral kippt. Die
MiniHip-Prothese zeigt im Vergleich zu den beiden anderen Modellen eine eindeutige
Tendenz des Kippens nach lateral und bewegt sich lediglich an der Prothesenschulter in

Varusrichtung.
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Abbildung 39: Bewegungskurven aller Prothesen in neutraler Schaftstellung im Vergleich.

Ein Vergleich der verschiedenen Prothesenmesspunkte iiber die einzelnen Mikrorelativ-
bewegungen rm; — rmg der verschiedenen Messpunkte unter Verwendung des Kruskal-
Wallis-Tests konnte signifikante Unterschiede (p < 0,05) bei allen Messpunkten bis auf
Punkt Pp ausfindig machen. Hierfiir ausschlaggebend sind hochstwahrscheinlich die
groBen Mikrorelativbewegungen der MiniHip-Prothese im Vergleich zu der Metha- und
der AIDA-Prothese im Bereich von P; — P4. Zwischen den letztgenannten Prothesenmo-
dellen konnten bis auf den distalen Messpunkt Pp keine signifikanten Unterschiede in
der neutralen Schaftstellung gefunden werden. Es ist deutlich erkennbar, dass die mittle-
ren Ringe der AIDA- und der Metha-Prothese bei den Messpunkten Pp — P4 nah beiei-
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nander liegen und lediglich die mittleren Ridnge der MiniHip-Prothese von den beiden
anderen Prothesen abweicht. Trotz der relativ groen Differenzen zwischen den mittle-
ren Rédngen der Prothesenmodelle am Punkt Pp, konnen die Bewegungen der einzelnen
Prothesenmodelle an der Prothesenschulter nicht statistisch signifikant unterschieden
werden. Im Gegensatz hierzu kommt es an der distalen Prothesenspitze Pp wiederum zu

einer signifikant groBeren Abweichung der Prothesenspitze der MiniHip-Prothese im

Vergleich zu den anderen Schaftmodellen (Tab. 14).

Tabelle 14: Statistische Analyse nach Kruskal-Wallis der Messpunkte Pp - Pp in neut-

raler Schaftstellung in Abhiingigkeit der Prothesenmodelle.

Prothese | Messpunkt | 2 Rang | x2 p |Messpunkt| @ Rang| x2? p
AIDA 6,80 4,80

Metha Pp 6,00 |3,92(0,141 P, 6,60 | 8,34 10,015
MiniHip 11,20 12,60

AIDA 6,40 6,80

Metha P, 4,60 (9,780,008 P; 4,20 |10,24|0,006
MiniHip 13,00 13,00

AIDA 5,40 7,40

Metha P, 5,60 (9,380,009 Pp 3,80 10,26 |0,006
MiniHip 13,00 12,80

Die Unempfindlichkeit des hier verwendeten statistischen Modells wurde unter Bertick-

sichtigung der transformierten Urwerte im Vergleich zu den Urwerten bewiesen. Beide

Tests lieferten die gleichen Ergebnisse.
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5.5 Valgische Schaftstellung

Nach den Ergebnissen der Messungen in der neutralen Schaftstellung, werden nachfol-
gend alle Ergebnisse aus den Messungen der Prothesen in valgischer Schaftstellung
tabellarisch, als auch graphisch dargestellt.

5.5.1 AIDA

In den nachfolgenden Tabellen sind die Messwerte aus der Kippbelastung der Prothesen

und der zugehorigen Knochen dargestellt.

Tabelle 15: Absolute Werte der Kippbewegung der Prothesen an den
Messpunkten Pp-Py,.

Prothesenbewegung
Pp P, P, P; P, Pp
Nr. Dy/MX nyMX Uy/MX nyMX Uy/MX nyMX
[um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm]

#1 -2,86 -3,68 -4.91 -4,86 -3,98 -1,35
#2 -3,54 -4,60 -4,66 -4,68 -3,35 -2,51
#3 -1,65 -3,08 -3,46 -2,20 -2,37 -1,03
#4 2,12 -2,12 -3,09 -3,43 -3,15 -2,34
#5 -1,74 -2,92 -2,92 -3,11 -2,23 -0,43
MW | .2.38 -3,28 -3,81 -3,66 -3,02 -1,53
SD 0,80 0,92 0,92 1,11 0,72 0,88

Tabelle 16: Absolute Werte der Kippbewegung der Knochen an den Messpunkten F;-Fg.

Knochenbewegung
F, F, F; F, Fs Fs F; Fg
Nr. Uy/MX Dy/MX Uy/MX Uy/MX Uy/MX Uy/MX Uy/MX Uy/MX
[um/Nm] | [um/Nm] | [pm/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm]

#1 | 0,00 0,09 0,84 2,81 7,90 1385 | 21,75 | 30,89
#2 | 0,00 0,33 0,05 1,94 7,06 12,80 | 1922 | 28,59
#3 | 0,00 0,12 0,05 2,14 6,91 11,80 | 18,82 | 24,44
# | 0,00 0,15 0,82 1,79 6.28 11,98 | 1932 | 2734
#5 | 0,00 0,43 0,34 2,02 6.95 1434 | 2363 | 3042
MW | 0,00 0,18 0,42 2,14 7,02 1295 | 2055 | 2834

SD | 0,00 0,22 0,39 0,40 0,58 1,12 2,07 2,60
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Die Berechnung der Relativbewegungen rm; — rmg aus den Messwerten der Prothesen
und der Knochen der AIDA-Prothese (Tabelle 15 und 16) ergab folgende Mikrorelativ-

bewegungen des Prothesen-Knochen-Verbundes:

Tabelle 17: Relativbewegungen (rm; — rmg) der AIDA-Prothese.

Relativbewegung

rm, rmp rmj rmy Ims Mg
Nr. A Uy/MX A Uy/Mx A Uy/MX A Uy/Mx A Uy/MX A Uy/Mx
[um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm]

#1 | 279 3,68 5,00 571 6,79 11,02
#2 | 331 4,60 4,99 473 5,29 11,06
#3 | 173 3,08 3,35 2,26 451 9,82
#4 | 2,02 2,12 3,23 425 4,94 10,31
#5 | 145 2,92 3,36 3,45 425 9,18
MW | 226 3,28 3,99 4,08 5,16 10,28

SD 0,77 0,92 0,92 1,31 0,99 0,80
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Bei der Messung in valgischer Schaftstellung, zeigt die AIDA-Prothese einen relativ
gleichmifigen Kriimmungsverlauf von proximal nach distal auf (Abb. 40). Es kommt
zu einer deutlichen Bewegung der Prothesenschulter PP nach medial. Im weiteren Ver-
lauf kommt es von P; — P3 zu einer geringfiigigen Bewegung nach lateral, welche sich
im weiter distalen Verlauf von P4 — Pp wieder zu einem Gegenschwung der Prothese
nach medial umkehrt. Die Verformung des Femurs im Vergleich zum Leerfemur mit-
samt der implantierten AIDA-Prothese wird durch den Prothesenschaft nur unwesent-
lich verdndert. Das Verankerungsmuster des AIDA-Kurzschaftsystems weist unter
Verwendung des Friedmann-Tests eine deutliche Reproduzierbarkeit auf. Die Reihen-
folge von der grofiten zur geringsten Kippmomentiibertragung ist rm;-rmy-rms-rmy-rms-
rmg (p < 0,001) (vergl. Tab. 17).
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Abbildung 40: Bewegungskurven der AIDA-Prothese in valgischer Schaftstellung.
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5.5.2 Metha

Nachfolgend sind die Tabellen mitsamt den Messwerten aus der Kippbelastung der

Metha-Prothesen und der zugehorigen Knochen dargestellt.

Tabelle 18: Absolute Werte der Kippbewegung der Prothesen an den
Messpunkten Pp-Py,.

Prothesenbewegung

Pp P, P, P; P, Pp

Nr. Dy/MX Uy/MX Dy/MX Uy/MX Uy/MX Uy/MX
[um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm]

#1 -3,61 -3,64 -2,98 -2,53 -1,26 -1,02
#2 -5,13 -6,23 -6,50 -3,10 -4,42 -4.71
#3 -3,60 -4,68 -5,05 -5,22 -4,74 -5,57
#4 -4,23 -5,82 -5,37 -5,86 -4.73 -4,97
#5 -3,78 -4,87 -5,61 -5,40 -6,09 -6,07
MW | .4,07 -5,05 -5,10 -4,42 -4,25 -4,47
SD 0,65 1,02 1,30 1,50 1,79 2,00

Tabelle 19: Absolute Werte der Kippbewegung der Knochen an den Messpunkten F;-Fs.

Knochenbewegung
F, F, F; F, Fs Fe F; Fsg
Nr. Uy/MX Dy/MX Uy/MX Uy/MX Uy/MX Uy/MX Uy/MX UylMX
[um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm]

#1 | 0,00 0,38 0,65 2,79 6,29 9,99 13,65 | 19,72
#2 | 0,00 0,46 0,86 1,92 4,56 1269 | 2005 | 2230
#3 | 0,00 0,27 0,86 2,97 478 8,81 1237 | 16,01
# | 0,00 -0,53 0,10 1,31 439 8,60 13,14 | 20,99
#5 | 0,00 0,00 0,00 2,05 4,10 8,64 12,68 | 1573
MW | 0,00 0,12 0,49 2,21 4,82 9,74 1438 | 18,95

SD | 0,00 0,40 0,41 0,68 0,86 1,74 321 2,96
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Die Berechnung der Relativbewegungen aus den absoluten Messwerten der Prothesen
und der Knochen des Metha-Kurzschaftsystems (Tabelle 18 und 19) ergab folgende
Relativbewegungen des Prothesen-Knochen-Verbundes:

Tabelle 20: Relativbewegungen (rmy - rmg) des
Metha®-Kurzschaftsystems.

Relativbewegung
rm, rmp rmj rmy Ims Mg
Nr. A Dy/MX A Dy/MX A Uy/MX A Uy/MX A Uy/MX A Dy/MX
[um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [pm/Nm]

#1 3,42 3,64 3,36 3,18 4,05 5,64
#2 4,89 6,23 6,97 3,95 6,35 7,97
#3 3,47 4,68 5,32 6,08 7,71 9,63
#4 4,50 5,82 4,84 5,96 6,04 8,14
#5 3,78 4,87 5,61 5,40 8,15 9,30
MW | 4,01 5,05 5,22 4,91 6,46 8,14

SD | 0,66 1,02 1,31 1,29 1,61 1,57
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Die Metha-Prothese zeigt in valgischer Schaftstellung eine geringfiigige Bewegung der
Prothesenschulter nach medial (Abb. 41). Von P; — P; folgt die Prothesenbewegung der
Femurkriimmung, bis es distal zu P; — Pp zu einer geringfiigigen Gegenbewegung der
Prothese in eine Kippbewegung nach lateral kommt. Dennoch vollzieht die gesamte
Prothese einen Gegenschwung zum Femur. Ein Kippen der Prothese nach lateral ist
demnach nicht auffindbar. Die Verformung des Femurs im Vergleich zum Leerfemur
wird durch die Metha-Prothese nur geringfiigig beeinflusst. Das Verankerungsmuster
des Metha-Kurzschaftsystems weist unter Verwendung des Friedmann-Tests eine Re-
produzierbarkeit auf. Die Reihenfolge von der groBten zur geringsten Kippmomentiiber-

tragung war rm;-rmy-rmy-rm3-rms-rme (p < 0,01) (vergl. Tab. 20).
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Abbildung 41: Bewegungskurven der Metha-Prothese in valgischer Schaftstellung.
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5.5.3 MiniHip

AbschlieBend sind die Messwerte der Kippbelastung der Mini-Hip-Prothesen und der

zugehorigen Knochen dargestellt.

Tabelle 21: Absolute Werte der Kippbewegung der Prothesen an den
Messpunkten Pp-Py,.

Prothesenbewegung
Pp P, P, P; P, Pp
Nr. | vy/Mx vy/Mx vy/Mx vy/Mx vy/Mx vy/Mx
[um/Nm] | [pm/Nm] | [um/Nm] | [pm/Nm] | [um/Nm] | [pm/Nm]

#1 -6,92 -9,92 -11,92 -12,70 -15,11 -17,45

#2 -9,22 -13,43 -13,43 -15,71 -17,71 -19,40

#3| 526 | 700 | 817 | -753 | -7.67 | -7.81
#4 | 711 | 892 | -1147 | -1220 | -13,49 | -1525
#5 | 467 | 751 | 977 | -1231 | -15,16 | -19,59
MW| .664 | -936 | -1095 | -12,09 | -13,83 | -1590
SD | 1,79 2,55 2,03 2,93 3,76 4,85

Tabelle 22: Absolute Werte der Kippbewegung der Knochen an den Messpunkten F;-Fg.

Knochenbewegung
F, F, F; F, Fs Fs F; Fg
Nr. Uy/MX Dy/MX Uy/MX Dy/MX Uy/MX Uy/MX Uy/MX Uy/MX
[um/Nm] | [um/Nm] | [pm/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm]

#1 0,00 1,06 0,01 1,71 5,13 6,81 13,67 21,38
#2 0,00 0,61 -0,08 1,65 4,36 7,90 13,05 14,61
#3 0,00 0,52 -0,08 1,03 5,50 10,32 13,58 22,07
#4 0,00 0,41 -0,77 0,42 3,19 5,55 12,34 18,01
#5 0,00 0,82 -0,50 1,96 4,23 8,93 15,13 19,25
MW/ 0,00 0,69 -0,28 1,36 4,48 7,90 13,55 19,06

SD | 0,00 0,26 0,34 0,62 0,89 1,84 1,03 2,97
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Die Berechnung der Relativbewegungen aus den absoluten Messwerten der Prothesen
und der Knochen des MiniHip-Kurzschaftsystems (Tabelle 21 und 22) ergab folgende
Relativbewegungen des Prothesen-Knochen-Verbundes:

Tabelle 23: Relativbewegungen (rmy - rmg) des
MiniHip-Hiiftschaftsystems.

Relativbewegung
rm, rmp rmj rmy Ims Mg
Nr. A Dy/MX A Dy/MX A Uy/MX A Uy/MX A Uy/MX A Dy/MX
[um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [pm/Nm]

#1 6,42 9,92 12,97 12,70 16,83 21,49

#2 8,87 13,43 14,03 15,63 19,37 22,88

#3 4,62 7,00 8,70 7,45 8,70 11,49
#4 6,87 8,92 11,89 11,44 13,91 17,71
#5 4,21 7,51 10,59 11,81 17,12 23,09
MW | 6,20 9,36 11,64 11,81 15,19 19,33

SD | 1,87 2,55 2,08 2,94 4,11 4,88
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Die MiniHip-Prothese weist bei der Messung in valgischer Schaftstellung ein eindeuti-
ges Kippverhalten in Valgusrichtung auf (Abb. 42). Lediglich die proximale Prothesen-
schulter Pp folgt der eingebrachten Varusbelastung nach medial. Ab dem Referenzpunkt
P; bis zum distalen Messpunkt Pp folgt die Prothese nicht mehr der Femurkriimmung
und kippt nach lateral weg. Es kommt zudem zu einer deutlichen Aussteifung des
Femurs im Vergleich zum Leerfemur. Unter Verwendung des Friedmann-Tests konnte
ein eindeutiges und reproduzierbares Verankerungsmuster der MiniHip-Prothese ermit-
telt werden. Die Reihenfolge von der groBten zur geringsten Kippmomentiibertragung

war rm;-rmp-rmy-rm3-rms-rme (p < 0,001) (vergl. Tab. 23).
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Abbildung 42: Bewegungskurven der MiniHip-Prothese in valgischer Schaftstellung.
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5.6 Vergleich aller Prothesen in valgischer Schaftstellung

Gleich der Verankerungscharakteristik der Prothesen in neutraler Schaftstellung, weisen
die Prothesenmodelle AIDA und Metha ein dhnliches Verformungsverhalten auf. Beide
Prothesen befinden sich nahe dem Grenzzustand zwischen Gegenschwung und Kippung
der Prothesen, folgen allerdings der Femurkriimmung. Die AIDA-Prothese steift das
Femur wesentlich weniger aus, als die Metha-Prothese. Hierbei zeigt die Metha-
Prothese einen dhnlich negativen Einfluss auf das elastische Verformungsverhalten, wie
die MiniHip-Prothese. Im Vergleich zu der AIDA- und der Metha-Prothese zeigt die
MiniHip-Prothese jedoch ein deutliches Kippverhalten, was durch eine ausgeprigte

Translation im distalen Bereich in laterale Richtung bemerkbar wird (Abb. 43).
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Abbildung 43: Bewegungskurven aller Prothesen in valgischer Schaftstellung im Vergleich.

Unter Verwendung des nicht-parametrischen Kruskal-Wallis-tests, konnten im Gegen-
satz zu der neutralen Schafstellung an allen Messpunkten im Vergleich aller Mikrorela-
tivbewegungen rm; — rme hoch signifikante Unterschiede (p < 0,01) zwischen den Pro-
thesenmodellen festgestellt werden. Auch bei der valgischen Schaftstellung waren hier-
fiir hochstwahrscheinlich die groBen Relativbewegungen im Prothesen-Knochen-
Verbund der MiniHip-Prothese im Gegensatz zu den anderen beiden Schaftmodellen

ausschlaggebend. Die mittleren Ringe der AIDA- und der Metha-Prothese liegen bei
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samtlichen Messpunkten Pp — Pp nah beieinander und weichen daher deutlich von den
mittleren Réngen der MiniHip-Prothese ab (Tab. 24).

Tabelle 24: Statistische Analyse nach Kruskal-Wallis der Messpunkte Pp - Pp in
valgischer Schaftstellung in Abhiingigkeit der Prothesenmodelle.

Prothese | Messpunkt | @ Rang | x? P |Messpunkt| 2 Rang | x? p
AIDA 3,00 3,40

Metha Pp 8,60 |11,18]0,004 P, 7,60 |11,58 0,003
MiniHip 12,40 13,00

AIDA 3,90 4,60

Metha P, 7,10 |10,67|0,005 P; 6,40 | 9,78 10,008
MiniHip 13,00 13,00

AIDA 4,40 7,60

Metha Py 6,60 | 9,98 | 0,007 Pp 3,40 |11,58]0,003
MiniHip 13,00 13,00

Die Ergebnisse dieser statistischen Untersuchung mit den Urwerten wurden ebenfalls
mit den logarithmierten Urwerten verglichen und konnten die statistische Unempfind-

lichkeit des gewdhlten statistischen Modells durch gleiche Ergebnisse validieren.
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5.7 Ergebnisse aus der Varianzanalyse

Die bisherigen Ergebnisse konnten unter Verwendung der Varianzanalysen bestitigt
werden (Tab. 25). Hierbei wird ersichtlich, dass sich die verschiedenen Prothesenmo-
delle in der Ausprigung ihrer Mikrorelativbewegung hoch signifikant (p < 0,001) von-
einander unterscheiden. Zusitzlich wird noch einmal verdeutlicht, dass die unterschied-
lichen Schaftstellungen ebenfalls einen signifikanten Einfluss (p < 0,05) und die unter-
schiedlichen Messpunkte Pp — Pp einen hoch signifikanten Einfluss (p < 0,001) auf die
Relativbewegung der einzelnen Prothesen im Prothesen-Knochen-Verbund haben. Zu-
dem ist eine hoch signifikante Interaktion zwischen den einzelnen Prothesenmodellen
und den einzelnen Messpunkten ersichtlich (p < 0,001). Die zweifaktoriellen Vari-
anzanalysen auf eine mogliche Interaktion zwischen Prothesenmodell und der neutralen
bzw. valgischen Schaftstellung, als auch einer moglichen Interaktion zwischen der neut-
ralen bzw. valgischen Schaftstellung und den Messpunkten konnen allerdings als nicht
signifikant erachtet werden (p > 0,05). Gleich den Ergebnissen aus den nicht-
parametrischen Tests, ergeben sich fiir die Validierung dieses statistischen Modells, die

gleichen Ergebnisse zwischen den Urwerten und den logarithmierten Urwerten.

Tabelle 25: Ergebnisse aus der Varianzanalyse.

Testobjekt Quadratsumme | df | Quadratischer Mittelwert F P
Prothesenmodell 1409,21 2 706,61 36,85 | < 0,001
Schaftstellung 199,12 1 199,12 10,66 | 0,031
Messpunkte 1131,96 5 226,39 149,62 | < 0,001
Prothesenmodell * Schaftstellung 58,07 2 29,034 2,99 0,107
Prothesenmodell * Messpunkt 188,07 5,79 13,39 7,53 |<0,001
Schaftstellung * Messpunkt 7,30 5 1,46 2,14 0,102
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5.8 Femuraussteifung

Im Vergleich zur AIDA-Prothese, steifen die MiniHip-Prothese, als auch die Metha-
Prothese das Femur unabhéngig von der neutralen oder der valgischen Schaftstellung-
wesentlich mehr aus, da diese eine deutlich hohere Abweichung der absoluten Femur-
bewegung von AFg aufzeigen (Tab. 26).

Tabelle 26: Abweichung von AFg der einzelnen Kunststoff-Femora

mitsamt den implantierten Prothesenmodellen in Bezug zum Leer-
femur unter Beriicksichtigung der Schaftstellung.

AIDA Metha MiniHip

neutral | valgisch | peutral | valgisch | peutral | valgisch
NE T A uy/My | Avy/My | A vy/My | Avy/My | Avy/My | Avy/My

[um/Nm] | [pm/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm] | [um/Nm]
#1 | 0,89 1,59 8,27 9,47 8,79 6,93
# | 1,18 0,71 12,59 6,59 12,54 | 1341
#3 4,43 4,86 1,35 13,29 4,68 6,46
y#d | 6,51 1,96 9,93 6,95 5,18 9,52
#5 2,57 1,12 6,40 13,57 7,48 8,39
MW| 3,12 2,05 7,71 9,97 7,73 8,94
SD | 236 1,64 4,22 3,35 3,17 2,78

Diese Erkenntnis kann unter Verwendung der Varianzanalyse bestitigt werden (Tab.
27). So ist deutlich ersichtlich, dass sich das Prothesenmodell AIDA, unabhéngig von
der Schaftstellung, hochsignifikant von den Prothesenmodellen Metha und MiniHip
unterscheidet und die Femurkriimmung daher wesentlich geringer beeintrichtigt (p <
0,001). Es fillt zudem auf, dass weder die jeweilige Schaftstellung noch das Prothesen-
modell in Abhidngigkeit der Schaftstellung einen signifikanten Einfluss auf die

Femuraussteifung nimmt.

Tabelle 27: Ergebnisse der Varianzanalyse der Femuraussteifung.

Testobjekt Quadratsumme | df | Quadratischer Mittelwert | F p

Prothesenmodell 241,87 2 120,93 12,26 | 0,004
Schaftstellung 4,82 1 4,82 0,45 | 0,539
Prothesenmodell * Schaftstellung 14,51 8 7,26 0,70 | 0,526
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5.9 Vergleich der Flachentragheitsmomente

In der nachfolgenden Tabelle sind die aus der Flichenquerschnittgeometrie berechneten
Fliachentrigheitsmomente der einzelnen Prothesen in Abhingigkeit der einzelnen Mess-
punkthohen dargestellt (Tab. 28). Die einzelnen Flichentrigheitsmomente Iy wirken
hierbei der Verbiegung der Prothesenschifte durch das aufgebrachte Varusmoment um
die ventro-dorsale X-Achse in Y-Richtung — also gegen eine Verbiegung von lateral
nach medial — entgegen. Bei der einzelnen Betrachtung der Flichentrigheitsmomente in
Abhingigkeit der Messpunkthohe fillt das deutlich geringere Fldchentrigheitsmoment
der MiniHip-Prothese am Punkt Pp im Vergleich zu der AIDA- und der Metha-Prothese
auf. Von P, bis P; weist die AIDA-Prothese durchschnittlich groere Flichentrigheits-
momente im Vergleich zu den anderen beiden Prothesenmodellen auf. Am distalen Pro-
thesenmesspunkt Pp fillt das ca. 5-fach groBere Flachentrigheitsmoment der MiniHip-
Prothese im Vergleich zu der AIDA- und der Metha-Prothese ins Gewicht.

Tabelle 28: Flidchenquerschnittsgeometrie und entsprechende

Flachentrigheitsmomente.

AIDA Metha MiniHip
Messpunkt

Geometrie | Iy [mm4] Geometrie | Iy [mm4] Geometrie | Iy [mm4]
Py D 6508,12 O 6365.41 O 3990,44
P, D 8231,70 D 6254,47 Q 7307,64
P, D 4915,07 D 1832,45 O 2711,62
P, D 199380 | (O | 44065 | () | 126577
P, (] 534,43 O 120,54 - 463,62
Py O 33,57 O 35,72 O 177,71
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5.10 Prothesen-Knochen-Verbundbewegung und Kraftspitzen

In den nachfolgenden Tabellen sind die angenéhert berechneten Absolutwerte der Pro-
thesen-Knochen-Verbundbewegung und die Kraftspitzen an der distalen kortikalen
Schaftanlage fiir die jeweilige Schafstellung der einzelnen Implantate aufgefiihrt (Tab.
29 —31). Die einzelnen Werte lassen sich iiber die angenéhert wirkende Hebelarmlidnge
der jeweiligen Schaftstellung unter Beriicksichtigung des maximal wirkenden Varus-
moments Mx von 64,8 + 9,6 Nm [Orthoload 2016] an den einzelnen Messpunkthéhen
Pp — Pp nachvollziehen. Bei den valgisch eingebrachten Prothesenmodellen kommt auf-
grund des verkiirzten Hebelarms nicht mehr die gesamte Hebelarmlidnge zur Wirkung.
Daraus resultiert, dass distal zum letzten Prothesenmesspunkt mit Kontakt zur lateralen
Femurkortikalis keine Kraft und somit auch kein Kippmoment auf den kortikalen
Femurschaft iibertragen werden. Diese Prothesen-Knochen-Verbund-Bewegung ist so-

mit im Falle zu groBer Bewegungen nicht als kritisch einzustufen.

Bei der neutral implantierten AIDA-Prothese fillt auf, dass die absoluten Verbundbe-
wegungen den postulierten Grenzwert von 150 um [Pilliar et al. 1986] fast im gesamten
Schaftbereich (P; — Pp) iiberschreiten. Lediglich die proximale Schaftspitze Pp zeigt
eine geringe Prothesen-Knochen-Verbundbewegung auf. Bei der valgisch eingebrachten
AIDA-Prothese fillt auf, dass, gleich der neutral eingebrachten Prothese, der Grenzwert
von 150 pm im proximalen Schaftbereich von (P — Pp) tiberschritten wird. Lediglich an
der proximalen Prothesenschulter Pp wird dieser Grenzwert unterschritten. Bei der Be-
trachtung der Kraftspitzen am distalen Anlagepunkt féllt auf, dass die Kraftspitze der
valgisch eingebrachten Prothese mit insgesamt 1080,00 N deutlich grofer ausfallt (Fak-
tor = 1,75) als bei der neutral eingebrachten Prothese mit 617,14 N (vergl. Tab. 29).

Tabelle 29: Prothesen-Knochen-Verbundbewegung und Kraftspitzen der AIDA-Prothese.

neutrale Hebelarmlidnge 10,5 [cm] | rmx [um/Nm] | Verbundbewegung [um] | Kraftspitze [N]

valgische Hebelarmliange 6,0 [cm] | neutral | valgisch | neutral valgisch | neutral | valgisch
Pp 1,95 2,26 126,12 146,41
P 2,97 3,28 192,14 212,70
P, 3,58 3,99 232,10 258,26
617,14 | 1080,00
P; 3,31 4,08 214,40 264,30
Py 3,78 5,16 245,11 334,05

Pp 8,82 10,28 571,51 666,06
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Die neutral implantierte Metha-Prothese weist ebenfalls im nahezu gesamten Schaftbe-
reich (P, — Pp) eine zu hohe Verbundbewegung auf. Gleich der AIDA-Prothese zeigt
lediglich die proximale Prothesenschulter Pp zeigt eine ausreichend niedrige Relativbe-
wegung auf. Die valgisch eingebrachte Metha-Prothese weist im gesamt Kraftiibertra-
genden Schaftbereich eine erhohte Prothesen-Knochen-Verbundbewegung auf. Ver-
gleicht man die Kraftspitze der valgisch eingebrachten mit der neutral eingebrachten
Prothese, weist die valgische Prothese eine ca. 1,76-fach groere Kraftspitze auf. (Tab.
30).

Tabelle 30: Prothesen-Knochen-Verbundbewegung und Kraftspitzen der Metha-Prothese.

neutrale Hebelarmlinge 8,8 [cm] rmx [um] Verbundbewegung [um] | Kraftspitze [N]

neutrale Hebelarmlidnge 5,0 [cm] | neutral | valgisch | neutral valgisch | neutral | valgisch
Pp 1,73 4,01 112,16 259,93
P 3,18 5,05 206,05 327,22
P, 3,14 5,22 203,42 338,16
736,36 | 1296,00
Ps 2,55 4,91 165,52 318,39
P, 3,88 6,46 251,64 418,49
Pp 7,36 8,14 476,65 527,17

Betrachtet man die Relativbewegungen im Prothesen-Knochen-Verbund der MiniHip-
Prothese bei neutraler Schaftstellung, fillt gleich den anderen Prothesenmodellen auf,
dass die Verbundbewegungen bei der neutralen und bei der valgischen Schaftstellung
im gesamten Schaftbereich (Pp — Pp) der Prothese deutlich hoher als 150 pm ausfallen.
Die distalen Kraftspitzen fallen bei der neutral eingebrachten MiniHip-Prothese 1,6-fach

geringer aus, als bei der valgisch eingebrachten Prothese (Tab. 31).

Tabelle 31: Prothesen-Knochen-Verbundbewegung und Kraftspitzen der MiniHip-Prothese.

neutrale Hebelarmldnge 8,8 [cm] rmx [pum] Verbundbewegung [um] | Kraftspitze [N]

neutrale Hebelarmldnge 5,5 [cm] | neutral | valgisch | neutral valgisch | neutral | valgisch
Pp 3,96 6,20 256,35 401,46
P 6,56 9,36 425,39 606,28
P, 8,10 11,64 524,79 754,01
736,36 | 1178,18
Ps 8,36 11,81 541,49 765,04
Py 10,84 | 15,19 702,35 984,07

Pp 14,41 | 19,33 934,02 1252,63
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6 Diskussion

Um die physiologischen Spannungsverteilungen und die daraus resultierenden Kno-
chen-Umbauprozesse des Femurs bei Biegebeanspruchung in der Frontalebene mog-
lichst geringfiigig zu beeinflussen [Florkemeier et al. 2013, Fottner et al. 2009, Huiskes
et al. 1986, Jakubowitz et al. 2009], konnten in den letzten Jahrzehnten diverse Ent-
wicklungen in der Hiiftendoprothetik beobachtet werden. So wurden proximal veran-
kernde, zementfreie Kurzschaftprothesen entwickelt, die eine moglichst realititsnahe
Lasteinleitung entlang der physiologischen Spannungslinien in das Femur realisieren
[Huiskes et al. 1986, Jakubowitz et al. 2009, Rohrl et al. 2006] und den zu resezieren-
den Schenkelhals fiir die Gewihrleistung einer proximalen Verankerung erhalten [Ef-
fenberger et al. 2005, Gulow et al. 2007]. Zahlreiche klinische, experimentelle Studien
und Finite-Elemente-Methode-Analysen wurden bereits durchgefiihrt, um die Vor- und
Nachteile dieser zementfreien Kurzschaftprothesen zu untersuchen [Bieger et al. 2013,
Florkemeier et al. 2013, Fottner et al. 2009, Jahnke et al. 2014, Jahnke et al. 2015,
Jerosch et al. 2012, Laborbericht 2007, Pepke et al. 2014, Pozowski et al. 2013, Rohrl et
al. 2006].

Es gibt allerdings nur wenige Studien, die das tatsédchliche Kippverhalten bzw. die
Auswirkung auf die Spannungsverteilung auf das Femur von Hiiftendoprothesen in der
Frontalebene untersucht haben [Bieger et al. 2013, Fottner et al. 2009, Hamdouche et al.
2015, Pepke et al. 2014]. In einigen dieser Studien wurde allerdings lediglich der nor-
mierte Drehwinkel der Prothesen betrachtet, welcher stark von dem axialen Flachen-
tragheitsmoment abhingt und die tatséchliche translative Bewegung der Prothese im
Prothesen-Knochen-Verbund nicht beriicksichtigt [Hamadouche et al. 2015, Pepke et al.
2014]. Der biomechanische Einfluss von Endoprothesen auf die elastische Verformung
des Femurs wurde in diversen experimentellen Studien und Finite-Elemente-Methode-
Analysen daher zwar bereits untersucht [Bieger et al. 2013, Florkemeier et al. 2013,
Fottner et al. 2009], der Einfluss verschiedener Schaftstellungen auf das elastische Ver-
formungsverhalten der Prothesen und auf das Femur blieb hingegen bisher ginzlich

unberiicksichtigt.

Aus diesem Grund war es notwendig, unter der Beriicksichtigung von normierten
Randbedingungen, ein standardisiertes Messprotokoll zu entwickeln, mit dem man den
Einfluss von zementfreien Kurzschaftprothesen auf die elastische Verformung des
Femurs als auch die elastische Verformung der Prothesen an sich unter Biegebelastung
analysieren kann. Fiir diesen Zweck wurde ein bereits etabliertes Messverfahren
[Hamdouche et al. 2015, Jahnke et al. 2016, Jakubowitz et al. 2008, Thomsen et al.

2001, Kinkel et al. 2015] durch ein beriihrungsloses Wirbelstrommesssystem ersetzt
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und die bestehende Rotationsmessmaschine im Labor fiir Biomechanik der Justus-
Liebig-Universitdat GieBen fiir die Kippmessung modifiziert. Die vorliegende Arbeit
stellt somit eine neue experimentelle Methode zur Beurteilung des Einflusses von Pro-
thesensystemen und deren unterschiedlichen Schaftstellungen auf die Physiologie des

Femurs unter Kippbelastung dar und ist daher von besonders klinischer Relevanz.

6.1 Betrachtung der einzelnen Prothesenmodelle

Bei der Beurteilung der Ergebnisse werden die Prothesenmodelle unter Beriicksichti-
gung der jeweils eingebrachten Schaftstellung und die moglichen Auswirkungen der

dadurch verinderten Physiologie auf das Femur detailliert beschrieben.

6.1.1 AIDA-Prothese

Die AIDA-Prothese wurde so konzipiert, dass sie der anatomischen Femuranatomie
folgt und in ihren Dimensionen dementsprechend angepasst sein soll. Das Veranke-
rungskonzept der AIDA-Prothese sieht vor, dass das Implantat im Sinne einer Presspas-
sung im proximal metaphysiren Bereich eine breitflachige Abstiitzung am Calcar femo-
ris sowie im Schenkelhalsbereich erfihrt und in diesen Bereichen osteointegriert. Fiir
das letztgenannte Areal ist ein geschlossener kortikaler Ring des Femurhalses unab-
dingbar. Die distale, polierte Schaftspitze soll zur Anlage an der lateralen Kortikalis zu
liegen kommen und keine Osteointegration erfahren. Bei der Konstruktion der AIDA-
Prothese orientierten sich die Entwickler an dem bewéhrten Schaftdesign der Mayo-
Prothese (Zimmer, Warsaw, USA) [Mumme 2012] und optimierten die Geometrie des
Prothesenschafts unter Verwendung der finite Elemente-Methode (FEM) [Ebbecke
2006].

Unabhingig von der jeweiligen Schaftstellung konnte fiir die AIDA-Prothese in unseren
Versuchen nachgewiesen werden, dass die Hauptverankerungszone der Prothese im
beschichteten proximalen Bereich (Pp — P3) am stirksten ist. Bei der neutralen Schaft-
stellung, bei der die AIDA-Prothese eine flichige Anlage an der lateralen Femurkortika-
lis als auch am Calcar femoris aufwies (vergl. Rontgenbilder Anhang A-B), wurde das
Varusmoment iiber die volle Hebelarmlédnge auf das Femur iibertragen. Wie in Abbil-
dung 36 deutlich zu erkennen ist, folgte die AIDA-Prothese von Pp — P; der
Femurkriimmung. Distal zu P3, also im Bereich der polierten Schaftspitze, die mal3geb-
lich nur als Anlagefliche an der lateralen Kortikalis dienen soll, folgte die Prothese
nicht mehr der Femurkriimmung, befand sich allerdings in einem Grenzzustand zwi-
schen Kippen und Gegenschwung. Dieser Verankerungsmechanismus spiegelt sich in
der Femuraussteifung wider. Durch die proximale Verankerung der AIDA-Prothese im
Schenkelhals und der Metaphyse, kommt es zu einer nahezu physiologischen Kraftein-

leitung in das Femur, so dass dieses in seiner physiologischen Kriimmung nur geringfii-
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gig ausgesteift wird. Die distale Schaftspitze der AIDA scheint trotz der Anlage an der
Femurkortikalis demnach keine unphysiologisch groBen Krifte nach distal in die
Diaphyse zu leiten bzw. das Femur in diesem Bereich auszusteifen und ungewollte radi-
dre Spannungskonzentrationen im Ubergangsbereich der distalen Schaftspitze zu gene-
rieren [Dujovne et al. 1993, Otani et al. 1993, Rohlmann et al. 1983,Vresilovic et al.
1996]. Dies konnte durch den geringen Flichenquerschnitt und das daraus geringe Fla-
chentriagheitsmoment der distalen Prothesenspitze der AIDA-Prothese zu erkléren sein,
wodurch, trotz gréBerem E-Modul der Prothese gegeniiber dem Knochen, die Steifigkeit
der Prothese im distalen Schaftanteil herabgesetzt wird und die Prothese ,,elastischer*
wird. Diese Erkenntnisse decken sich mit den Ergebnissen verschiedener Studien. So
konnte u.a. mit Hilfe von Langzeit-FEM-Analysen die Auswirkung der AIDA-Prothese
auf die Dichteverteilung im proximalen Femur simuliert werden [Laborbericht 2007,
Mumme 2012]. Die Studien kamen zu dem Ergebnis, dass es 10 Jahre postoperativ zu
geringfiigigen Abstiitzreaktionen an der lateralen Femurkortikalis an der Prothesenspit-
ze und es lediglich zur minimalen Knochendichteabnahme am Trochanter major
kommt. Eine vernachléssigbar geringe Spannungsabschirmung des proximalen Femurs
konnte dennoch ausgeschlossen werden, so dass davon auszugehen ist, dass die AIDA-
Prothese das Femur lediglich geringfiigig aussteift. Klinische Langzeitstudien, die diese

Ergebnisse bestitigen konnten, stehen allerdings noch aus.

Bei der den Herstellervorgaben abweichenden valgisch eingebrachten AIDA-Prothese
konnte ebenfalls eine hauptsidchlich proximale Verankerung der Prothese festgestellt
werden (vergl. Abb. 40). Allerdings kam es hier zu einer weiter proximal gelegenen
Presspassung der Prothese im Bereich der Prothesenschulter (Pp — P;). Bei den Prothe-
senmesspunkten P; — P; kam es zu einer geringfiigigen Kippbewegung der Prothese
nach lateral, wobei sich die Prothese ab P; — Pp wieder nach medial neigte und der
Kriimmung des Femurs wieder annihernd folgte. Letztendlich kam es zu einer gleich-
formigeren Biegekurve der valgisch eingebrachten im Vergleich zur neutral implantier-
ten AIDA-Prothese. Diese Biegelinie ldsst sich durch die weiter proximal gelegene
Schaftanlage der Prothese an der lateralen Femurkortikalis erkldren. Die distale und
verjiingte Prothesenspitze liegt nicht an dem Femur an, somit wird hier keinerlei Kraft
auf das Femur iibertragen. Die Kraftiibertragung in das Femur erfolgt somit im proximal
gelegenen und beschichteten Anteil der Prothese. Durch diese maximal proximale
Krafteinleitung wird das Femur nahezu physiologisch belastet, ohne dass die distale
Schaftspitze auch nur geringfiigige Krifte nach distal in den Femurschaft leiten kann
und das Femur in diesem Bereich somit von den gewollten mechanischen Spannungen
abschirmt. Die physiologische Femurkriimmung bei der valgischen Schaftstellung der
AIDA-Prothese lisst sich daher so erklidren, dass das Femur im distalen Schaftbereich

die Kriimmung nach medial vollziehen kann, da hier keine Schaftspitze das Femur aus-
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steift und keine Spannungskonzentrationen im Ubergang der distalen Prothesenspitze
auf den Knochen entstehen konnen [Dujovne et al. 1993, Otani et al. 1993, Rohlmann et
al. 1983, Vresilovic et al. 1996]. Im Falle der AIDA-Prothese konnte im Hinblick auf die
Femuraussteifung somit die Uberlegung, die Prothese in valgischer Schaftstellung zu
implantieren, paradoxerweise priferiert werden. Dies konnte die Abstiitzreaktion an der
lateralen Femurkortikalis bei gleichzeitig physiologischer Lasteinleitung in das Femur

begiinstigen und somit ein rein proximal verankerndes Prothesensystem realisieren.

6.1.2 Metha-Prothese

Das Verankerungskonzept der Metha-Prothese gleicht dem der AIDA-Prothese. Die
Formgebung des Metha-Prothesenmodells wurde daher so gestaltet, dass sie ihre
Hauptverankerungszone iiber eine Presspassung in der Metaphyse erfahrt und mit ihrer
distalen und polierten Schaftspitze eine laterale Anlage an der Femurkortikalis realisiert.
Das Implantat soll sich somit ebenfalls am Calcar femoris breitflachig abstiitzen und an
der distalen, leicht gekriimmten Prothesenspitze am lateralen Femurschaft anliegen,
wobei es zu keiner Osteointegration der distalen Prothesenspitze kommen soll. Fiir die
optimale Implantatverankerung ist es zudem erforderlich, dass der Schenkelhals eben-
falls nur teilweise reseziert wird und ein geschlossener kortikaler Ring bestehen bleibt,
in dem sich die Prothese verkeilen und eine proximale Lasteinleitung gewihrleisten
kann [Aesculap 2016, Biicking und Wittenberg 2012, Florkemeier et al. 2013].

Betrachtet man die Verankerungscharakteristik der Metha-Prothese, so fillt der un-
gleichmifige Verlauf bei der neutralen Schaftstellung im proximalen Schaftbereich auf
(vergl. Abb. 37). Die Prothese verankert hauptsichlich im proximalen Anteil (Pp — P»)
und folgt hier der physiologischen Femurkriimmung. Ab dem Prothesenpunkt P, nach
distal, kommt es am Prothesenmesspunkt P; zunichst zu einer geringen Abweichung
der Prothese nach lateral, wobei sich auch dieses Verhalten im Grenzbereich zwischen
Kippen und Gegenschwung der Prothese befindet und daher nicht als Kippen der Pro-
these gedeutet werden kann. Allerdings kann dies auf eine Inkongruenz der Prothese im
Prothesenlager hindeuten, so dass die Prothese hier liber etwas Freiraum zur lateralen
Femurschaftanlage verfiigt und somit eine geringfiigige Bewegung nach lateral vollzie-
hen kann. Dies wiirde sich mit den Ergebnissen der Studie von Pozowski et al. decken.
Sie konnten nachweisen, dass die Metha-Prothese eine hauptsidchlich metaphysire
Lasteinleitung gewihrleistet und im Falle einer nicht korrekten Implatatstellung zu ei-
nem Einsinken der Prothese neigt [Pozowski et al. 2013], was zudem auf einen gering-
fiigigen Zwischenraum zwischen Prothese und Femurkortikalis hindeuten konnte und

ein flachiges Abstiitzen der Prothese nicht gewihrleistet.

Vergleicht man die Rontgenbilder aus Anhang C-D, so fillt hier ebenfalls deutlich auf,

dass der Prothesenmesspunkt P3 tatsdchlich dem erstmalig lateral kortikalen Kontakt-
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punkt der Metha-Prothese entspricht und dieser durch die Kriimmung der distalen Pro-
thesenspitze nach medial eher punktuell ist. Sollte daher an diesem Kontaktpunkt ein
geringer Abstand zwischen Prothese und Femurkortikalis vorhanden sein, wiirde dies
eine geringfiigige Bewegung der Prothesenspitze nach lateral begiinstigen und das ange-
sprochene Verhalten begriinden. Dieses Phinomen wiirde zudem die direkte Umkeh-
rung der Prothesenbewegung nach medial am Prothesenmesspunkt P4 erkldren. Durch
die eher punktuelle laterale Abstiitzung der Prothese am Punkt P3, wird eine Gegenkraft
auf die Prothese aufgebracht, die wiederum eine elastische Verformung der distalen
Prothesenspitze nach medial erzwingt. Diese elastische Verformung der Prothesenspitze
kann gleich dem AIDA-Schaft auf die verjiingte Prothesenspitze und das daraus geringe
Flachentriagheitsmoment der Metha-Prothese zuriickzufiihren sein. Gleichzeitig fillt bei
der Betrachtung der Femurkriimmung auf, dass es zu einer abrupt flacheren Steigung
des Femurs ab dem Ubergang von P; — F3 kommt, was darauf zuriickzufiihren ist, dass
die Metha-Prothese proximal zu P3 innerhalb des Femurs starr verankert und das Femur

in diesem Bereich aussteift.

Diese Erkenntnisse werden durch eine vorangegangene Studie gestiitzt [Jahnke et al.
2014]. Die Arbeitsgruppe untersuchte die periprothetische Knochendichteverdnderung
nach Implantation der Metha-Prothese innerhalb von 12 Monaten unter Verwendung
von DXA-Messungen. Die Ergebnisse konnten zeigen, dass es zu einer proximalen
Knochendichteabnahme in den Griin-Zonen [Griin et al. 1979] 1 und 7 und zu Kno-
chenanbauprozessen in den distalen Griin-Zonen 2, 3, 5 und 6 kam [Jahnke et al. 2014].
Ahnliche Studien berichten ebenso iiber proximale Knochenabbauprozesse am Trochan-
ter major nach Implantation einer Metha-Prothese [Lerch et al. 2012, Pozowski et al.
2013]. Uber den lateralen Anlagepunkt P3; wird das frontal wirkende Varusmoment in
das Femur eingeleitet und verursacht daher in diesem Punkt eine Spannungskonzentra-
tion [Dujovne et al. 1993, Otani et al. 1993, Rohlmann et al. 1983,Vresilovic et al.
1996].

Eine weitere Auffilligkeit der Bewegungskurve ist an der distalen Prothesenspitze Pp
aufzufinden. Diese folgt trotz der mutmaBlich elastischen Verformung des distalen
Schaftbereichs nicht mehr der Femurkriimmung, sondern bewegt sich nach lateral. Dies
konnte iiber den Vergleich der Verankerungscharakteristik der valgisch implantierten
AIDA-Prothese und aufgrund der bereits erwédhnten besonderen Prothesenspitzengeo-
metrie der Metha-Prothese zu erklidren sein. Die Prothesenspitze der Metha-Prothese
weist im Vergleich zu der AIDA-Prothese eine etwas stirkere Kriimmung der Prothe-
senspitze nach medial auf und liegt somit bei neutraler Schaftstellung nicht exakt an der
lateralen Femurkontaktfldche an. Dies hitte zur Ursache, dass hier keine Kraft von der
Prothese auf den Knochen iibertragen wird und das Femur sich somit, durch die proxi-

male Lasteinleitung, die durch die Metha-Prothese realisiert wird, um die Prothese ver-
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formen kann und die Prothesenspitze augenscheinlich eine Bewegung nach lateral er-
fahrt. Trotz der vergleichbaren Relativbewegungen (vergl. Tab. 7 und 10) der Schaftsys-
teme AIDA und Metha und der daraus vergleichbaren proximalen Verankerung der Me-
tha-Prothese wird das Femur bei neutral eingebrachter Implantatstellung deutlich mehr
ausgesteift als bei der AIDA-Prothese (vergl. Tab. 26). Dies konnte eventuell iiber die
geringere mediale Auflagefliche am Calcar femoris im proximalen Schaftbereich (P; —
P;) gegeniiber dem AIDA-Schaftsystem, zu erkldren sein. Durch die geringere Auflage-
fliche werden durch das Varusmoment entstehende Druckkrifte nach medial vielmehr
punktflichig auf das Femur iibertragen, was zu ungewollten Druckspitzen fiihrt und die

physiologische Femurkriimmung vermindert.

Bei der valgisch eingebrachten Metha-Prothese fallen die gleichen Einfliisse wie bei der
valgisch implantierten AIDA-Prothese auf. So kommt es zu einem insgesamt gleichmé-
Bigeren Biegeverlauf der Metha-Prothese im Vergleich zu der neutral eingebrachten
Prothese (vergl. Abb. 44). Allerdings kommt es bei der Metha-Prothese zu keinem Be-
wegungsverhalten nach lateral. Die Prothese folgt im proximalen Schaftbereich (Pp —
P3) der Femurkriimmung und es kommt lediglich an der distalen und unbeschichteten
Prothesenspitze (P4 — Pp) zu einem geringfiigigen Trend einer Bewegung nach lateral.
Dennoch scheint die Metha-Prothese nicht zu kippen und sich in einem stabilen Grenz-
zustand zu befinden. Die gleichférmigere Biegelinie ldsst sich wiederum durch die pro-
ximale Verankerung der Prothese und die ausbleibende laterale Schaftanlage erkliren.
So kommt es zu einer nahezu physiologischen Kraftiibertragung im proximalen Femur,
die das Femur unter der Biegebelastung nach medial kriimmt. Durch die fehlende dista-
le Schaftabstiitzung wird die Biegung des Femurs in diesem Bereich nicht gehemmt, so
dass das Femur sich, gleich dem valgisch implantierten AIDA-Prothesenmodell, unge-
hindert um die distale Schaftspitze nach medial kriimmen kann. Daher ergibt sich auch
keine abrupte Steigungsidnderung der Femurbiegelinie, was auf eine gleichférmige
Femurkriimmung zuriickzufiihren ist. Die etwas steifere Prothesenspitze, im Vergleich
zum Femur, kriimmt sich weniger stark, sodass es auch hier paradoxerweise zu einer
Bewegung der Prothese nach lateral kommt. Dennoch bleibt eine physiologischere
Femurkriimmung (vergl. Tab. 26), wie bei der valgisch eingebrachten AIDA-Prothese,
bei der valgisch implantierten Metha-Prothese aus. Dies konnte trotz der vergleichbaren
Relativbewegungen der beiden Prothesensysteme (vergl. Tab. 17 und 20) durch die ge-
ringfiigig geringere Kraftiibertragung iiber einen kleineren medialen Schaftbereich im

Vergleich zu der AIDA-Prothese zuriickzufiihren sein.
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6.1.3 MiniHip

Die Geometrie der MiniHip-Prothese wurde unter Beriicksichtigung einer umfassenden
CT-Auswertung entwickelt [Jerosch und Glameyer 2006]. Hierdurch soll die mediale
Kriimmung der Prothese der medialen Kriimmung des Calcar femoris folgen und einen
anatomischen Sitz im proximal metaphysdren Femurbereich gewihrleisten. Durch die
Antirotationsfinnen im oberen Viertel des Prothesenschaftes, soll zudem die Rotations-
stabilitdt sichergestellt werden [Lewis 2008, Plitz 2008]. Die polierte distale Schaftspit-
ze liegt bei der neutral eingebrachten MiniHip-Prothese an der lateralen Kortikalis an
[Parsons 2008], soll aber nicht osteointegriert werden und somit Oberschenkelschmer-
zen verhindern [Lewis 2008]. Je nach Resektionshohe des Schenkelhalses, soll die Mi-
niHip-Prothese im Vergleich zu den anderen beiden Schaftmodellen jedoch zusitzlich
zu der neutralen Schaftstellung varisch als auch valgisch einzubringen sein und somit
geometrische Hiiftanatomie-Parameter (Offset/CCD-Winkel/Beinldnge) besser reprodu-
zieren konnen [Effenberger 2005]. Klinische Langzeitergebnisse dieser Studie stehen

allerdings noch aus [Jerosch et al. 2012].

Gleich den Prothesenmodellen AIDA und Metha konnte bei der MiniHip-Prothese un-
abhingig der valgischen oder neutralen Schaftstellung eine hauptsdchlich proximale
Verankerung ermittelt werden. Allerdings konnte die Hauptverankerungszone der Mi-
niHip-Prothese auf den Bereich mit den Antirotationsfinnen im proximalen Viertel des
Prothesenschafts (Pp — P;) festgemacht werden. Unabhingig von der Schaftstellung
konnte daher in diesem Bereich unter Varusbelastung eine tendenzielle Bewegung nach
medial ermittelt werden. Distal zu P, zeigte die MiniHip-Prothese bei beiden Schaftstel-
lungen ein deutliches Kippverhalten der Prothese nach lateral und verhielt sich nahezu
wie ein starrer Korper (vergl. Abb. 38 und 42). Dieses Verhalten wird durch die relativ
gerade Bewegungskurve der MiniHip-Prothese bei beiden Schaftstellungen sichtbar und
fiihrte dazu, dass sich die MiniHip-Prothese bei der neutralen Schaftstellung bis auf den
proximalen Prothesenmesspunkt Pp in allen Messpunkten signifikant von der AIDA-
und der Metha-Prothese unterschied (vergl. Tab. 14).

Bei der valgischen Bewegungsanalyse kam es an allen Prothesenmesspunkten zu signi-
fikant groBeren Mikrorelativbewegungen im Prothesen-Knochen-Verbund der MiniHip-
Prothese im Vergleich zur AIDA- und zur Metha-Prothese (vergl. Tab. 24). Der be-
schichtete Schaftbereich an den Prothesenmesspunkten P, — P; konnte somit keinen
nennenswerten Einfluss auf die Kippstabiliit des Implantats nehmen. Trotz flichiger
Anlage der MiniHip-Prothesenspitze bei der neutralen Schaftstellung an der lateralen
Kortikalis (vergl. Rontgenbilder Anhang E-F) und der voll wirksamen Hebelarmléinge,
kam es dennoch zu einem Kippen der Prothese nach lateral. Dies konnte sich durch die
punktuelle Presspassung im proximalen Schaftbereich an den Antirotationsfinnen und

durch die Flichenquerschnittsgeometrie der MiniHip-Prothese erkldren lassen. Durch
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die anteriore und posteriore Finnenstruktur, die dem Verlauf der Femurkriimmung von
proximal nach distal nachempfunden sind, kommt es zu einer einkerbenden Verklem-
mung und daher zu einer propagierten Rotationsstabilitdt [Corin 2012] die Kippstabilitit

wird dadurch scheinbar nicht zwangsldufig optimiert.

Durch den zusitzlich runden Flichenquerschnitt der gesamten Prothese werden die me-
diale und die laterale Kontaktfliche fiir die Ubertragung der Varusmomente minimiert.
Es kommt daher zu groen punktuellen Druckbelastungen entlang der medialen und der
lateralen Prothesenkontur auf das Femur. Eine groBflichige Ubertragung der Krifte auf
den Calcar femoris und in den lateralen Femurkortex bleibt daher aus. Die Prothese ver-
keilt sich zwar im proximalen Schaftbereich, was wiederum die physiologische Kraft-
ibertragung in das Femur begiinstigt, hindert die Prothese aber daran, eine groBflichige
laterale Anlage an der Femurkortikalis zu realisieren und droht somit in der primérstabi-
len Phase zu kippen. Dieses Verhalten wird ebenfalls durch die abrupte Steigungsinde-

rung der Femurkriimmung im Punkt P; veranschaulicht (vergl. Abb. 38).

Dieses Phinomen wird bei der valgischen Schaftstellung enorm verdeutlicht. Durch die
punktuelle Verklemmung der Prothese an den Antirotionsfinnen und der offensichtlich
fehlenden groBflichigen lateralen Anlage (vergl. Rontgenbilder Anhang E-F), wird die
Prothese im proximalen Schaftbereich nach medial bewegt und kippt im distalen
Schaftbereich nach lateral, ohne dass das Femur die Prothese in eine physiologische
Kriimmung nach medial zwingen kann. Auch hier fillt der abrupte Steigungsabfall der
Femurkriimmung ab dem Prothesenmesspunkt P; deutlich auf (vergl. Abb. 40), was als
eine Spannungskonzentration in der lateralen Femurkortikilas zu deuten ist [Dujovne et
al. 1993, Otani et al. 1993, Rohlmann et al. 1983, Vresilovic et al. 1996].

Gleich der AIDA- und der Metha- kommt es bei der MiniHip-Prothese zu einer proxi-
mal einleitenden Kraftiibertragung in das Femur. Allerdings iiberwiegt die eher punktu-
elle Verklemmung an den Antirotationsfinnen, was zu den relativ groBen Mikrorelativ-
bewegungen der Prothese im weiter distalen beschichteten Anteil der MiniHip im Ver-
gleich zu den anderen beiden Prothesenmodellen fiihrt. Dennoch ist die durch die Mi-
niHip verursachte Femurkriimmung mit der Femurkriimmung der Metha-Prothese zu
vergleichen. Die MiniHip-Prothese zeigt im Vergleich zur AIDA- und zur Metha-
Prothese keine so starke Verjiingung der distalen Prothesenspitze und weist eine eher
markraumfiillende Geometrie auf. Dies kann dazu fithren, dass die Prothesen sich im
distalen Bereich verklemmen und eine proximale Spannungs-Abschirmung verursachen
[Jahnke et al. 2015], was zudem zu einer proximalen Knochenresorption fithren wiirde
[Brinkmann et al. 2015, Jahnke et al. 2014, Pozowski et al. 2013, Synder et al. 2015].
Zudem verursacht das grofere Flichentrigheitsmoment der MiniHip-Prothese im Be-
reich der distalen Schaftspitze wiederum das bereits erwihnte rigide Verhalten der Pro-

these (vergl. Tab. 28). Selbst bei neutraler Schaftstellung und vorhandener lateraler
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Schaftanlage, kommt es zu einer Aussteifung des Femurs im proximalen Prothesenbe-
reich von Pp — P; und zu einer zusitzlichen Bewegung der Prothesenspitze P, — Pp nach
lateral in Bezug zum Femur. Das Femur erfihrt eine proximale Krafteinleitung und wird
dann um die Prothesenspitze gebogen. Es kommt bei der MiniHip-Prothese somit zwar
zu einer vergleichbaren Femuraussteifung wie bei der Metha-Prothese, allerdings unter-
scheiden sich beide letztgenannten Modelle signifikant von der geringen Femurausstei-
fung der AIDA-Prothese unabhingig von der jeweiligen Schaftstellung (vergl. Tab. 26).
Dies konnte durch das groflere Flichentrigheitsmoment der AIDA-Prothese gegeniiber
der Metha- und der MiniHip-Prothese im proximalen Schaftbereich zu erklidren sein
(vergl. Abb. 26). Durch die steifere Prothesenschulter der AIDA kommt es zu einer ma-
ximalen Varusmomentiibertragung in den Prothesenschaft und keiner Kraftiibertraguns-
verluste durch eine elastische Verformung. Im Umkehrschluss konnte dies fiir die Me-
tha- und die MiniHip-Prothese bedeuten, dass diese einen wesentlichen Anteil der auf-
gebrachten Varusmomente bereits an der proximalen Prothesenschulter im Ubergangs-
bereich zwischen Prothesenhals und Prothesenschaft aufgrund elastischer Verformung
,verbrauchen und dass die Krifte, die notwendig wiren, um das Femur in eine physio-

logische Femurkriimmung zu zwingen, zu gering sind.

6.2 Klinischer Transfer und Relevanz der Ergebnisse

Unter Verwendung von synthetischen Kunststoff-Femora kann iiber die Ermittlung von
Bewegungsgraphen zwar eine hohe Standardisierung erreicht werden, der Transfer der
gewonnen Resultate muss allerdings kritisch hinterfragt werden und sollte lediglich als
Indikator gelten. Vor diesem Hintergrund sollte zudem die Betrachtung der angeniher-
ten Kraftspitzen der einzelnen Prothesenmodelle unter gleichen Bedingungen und in

Abhingigkeit verschiedener Implantatstellungen betrachtet werden.

Betrachtet man die Verankerungscharakteriska aller Prothesenmodelle bei valgischer
und neutraler Schaftstellung, so fillt auf, dass alle Prothesenmodelle — unabhiingig von
der Schaftstellung — hauptsidchlich proximal verankern. Dennoch kommt es aufgrund
der unterschiedlichen Schaftstellungen zu einer Verdnderung der Relativbewegung der
Prothesenmodelle und zu abweichenden Verankerungscharakteristika. Analysiert man
die distal angenidherten Kraftspitzen (vergl. Tab. 29 — 31), die sich auf die laterale
Femurkortikalis in Abhéngigkeit von der Schaftstellung tibertragen, kommt es durch die
Verkiirzung des wirkenden Hebelarms der valgisch eingebrachten AIDA-Prothese zu
einer ca. 1,75-fach groBeren Kraftspitze im Vergleich zur neutral eingebrachten AIDA-
Prothese. Ahnlich groBere distale Kraftspitzen konnen durch den verkiirzten Hebelarm
aufgrund der valgischen Schaftstellung bei den Prothesenmodellen Metha (Faktor: 1,76)
und MiniHip (Faktor: 1,60) ermittelt werden. Diese deutlich groBeren Kraftspitzen ver-

ursachen enorme Spannungskonzentrationen, die wiederum zu kortikalen Knochenhy-
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pertrophien an der lateralen Femurkortikalis fithren konnen [Dujovne et al. 1993, Effen-
berger et al. 2005, Gulow et al. 2007, Otani et al. 1993]. Klinisch wiirde sich dieses
Phinomen durch Knochenanbauten an der lateralen Femurkortikalis und durch eventu-
ell subjektiv empfundene Oberschenkelschmerzen manifestieren [Lavernia et al. 2004,
Vresilovic et al. 1996]. Gleichzeitig konnte man bei allen Prothesenmodellen beobach-
ten, dass die Implantate einen Einfluss auf die Femurkriimmung nehmen und das Femur
offensichtlich innerlich aussteifen. Dies wird hauptséachlich durch die verschiedenen E-
Moduln zwischen Prothese und Knochen verursacht, wobei die wesentlich steiferen
Prothesenmodelle das Femur im Verankerungsbereich innerlich aussteifen und somit
Spannungskonzentrationen im Ubergangsbereich der distalen Anlagepunkte an der late-
ralen Kortikalis erzeugen [Dujovne et al. 1993]. Da die untersuchten Prothesenmodelle
aus der gleichen TiAlV-Legierung bestehen und somit gleiche E-Moduln aufweisen,
konnen unterschiedliche Verankerungscharakteristika und signifikante Unterschiede der
Prothesen-Knochen-Verbundbewegung der Prothesenmodelle u.a. auf die verschiedenen
Flichenquerschnittsgeometrien und die daraus resultierenden Flichentrdgheitsmomente

zuriickgefiihrt werden.

So weist die MiniHip-Prothese im Vergleich zur AIDA- und zur Metha-Prothese im
Bereich der Prothesenschulter ein wesentlich geringeres Flichentrigheitsmoment auf,
was in der Klinik dazu fiihren konnte, dass das Varusmoment bei Belastung der Mini-
Hip-Prothese in diesem Bereich durch elastische Verformung ,,verbraucht™ wird und die
restliche Prothese eine geringere Krafteinwirkung zur elastischen Verformung erféhrt,
als die AIDA- oder die Metha-Prothese (vergl. Tab. 28). So verhilt sich die AIDA-
Prothese im proximalen Schaftbereich aufgrund groferer Fldchentrigheitsmomente
durchschnittlich steifer als die Metha- oder die MiniHip-Prothese und leitet somit das
Varusmoment zudem diiber eine groBe mediale Anlagefliche in den metaphyséren
Femurschaft ein, weist aber im distalen Bereich vergleichbare Querschnittseigenschaf-
ten wie die Metha-Prothese auf und ldsst somit eine elastische Verformung des Femurs
im distalen Schaftbereich zu [Huiskes et al. 1992, Namba et al. 1998, Skinner und Cur-
lin 1990, Vresilovic et al. 1996]. Im Falle der valgisch implantierten AIDA-Prothese
scheint sich die Schaftstellung paradoxerweise nicht negativ auf die Femurkriimmung
auszuwirken, sondern verursacht eine leicht verbesserte Femurkriimmung. Dies konnte
durch eine komplett proximal eingeleitete Kraft und die fehlende distale laterale Anlage
an der Femurkortikalis zu erkldren sein. Das Femur erfihrt proximal eine physiologi-
sche Lasteinleitung und kann die Kriimmung scheinbar nahezu physiologisch vollziehen
(vergl. Tab. 26).

Die Metha-Prothese steift das Femur bei beiden Schaftstellungen, trotz vergleichbarer
Relativbewegungen und vergleichbarer Verankerungscharakteristik wie die AIDA-

Prothese deutlich mehr aus verhilt sich aber unabhéngig von der Schaftstellung analog.
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Dies konnte, wie bereits erwihnt, durch die geringere mediale Kontaktfliche im proxi-
malen Schaftbereich und die dadurch eher punktuelle Kraftiibertragung in das Femur
erklarbar sein. Trotz Kippverhalten der MiniHip-Prothese bei beiden Schaftstellungen,
wobei dieses Verhalten durch die valgische Schaftstellung und die fehlende laterale
Schaftanlage verstidrkt wird, weist die MiniHip-Prothese eine vergleichbare Femuraus-
steifung wie die Metha-Prothese auf. Diese Erkenntnis ldsst ebenfalls darauf schlielen,
dass die MiniHip-Prothese, trotz hauptsichlich proximaler Verankerung im Femur, die
Varusmomente eher punktuell als groBfldchig auf das Femur iibertrdgt und somit Bie-
gekraft verloren geht. Letztendlich scheint sich die Schaftstellung bei allen Prothesen-
modellen eher geringfiigig auf die Femurkriimmung auszuwirken. Allein das jeweilige
Prothesenmodell scheint hier der beeinflussende Faktor fiir die Femuraussteifung zu

sein und sollte daher beriicksichtigt werden.

Im Wesentlichen decken sich die in dieser Arbeit gewonnenen Ergebnisse mit den Er-
gebnissen aus bereits publizierten Studien [Hamadouche et al. 2015, Pepke et al. 2014].
Hamadouche et al. [Hamadouche et al. 2015] untersuchten die zementierte AMIS-K-
Prothese im standardisierten Femurmodell auf ihr Kippverhalten unter Beriicksichti-
gung der Mikrorelativbewegungen der Schaftspitze und der Prothesenschulter. Die Pro-
these wurde, ausgehend von ihrer Ursprungslinge, sukzessive gekiirzt, bis sie ein ein-
deutiges und provoziertes Kippverhalten zeigte. Pepke et al. [Pepke et al. 2014] unter-
suchten ebenfalls das Verformungsverhalten des Fitmore-Kurzschafts und des CLS-
Standardschafts. Sie konnten nachweisen, dass der CLS-Schaft, entsprechend den Er-
gebnissen aus der Validierungsmessung der hier verwendeten Messmethode, gewisser-
mafen der Verformung des Femurs folgte. Der Fitmore-Schaft zeigte ein Grenzverhal-
ten zwischen Kippung und Verformung. In beiden Studien wurde lediglich das Kipp-
verhalten der proximalen Prothesenschulter als auch der distalen Schaftspitze anhand
der Drehrichtung des Messsystems unter Beriicksichtigung des normierten Drehwinkels
beriicksichtigt, um Aussagen iiber das elastische Verformungsverhalten der Prothesen
zu treffen. Die translative Bewegung unter Biegebelastung und der Einfluss des Ver-
formungsverhaltens der Prothesen auf das Femur blieb bei beiden Studien génzlich un-
beriicksichtigt. Dieser Einfluss auf das Verformungsverhalten kann daher wesentlich

genauer durch die in dieser Arbeit validierte Messmethode erreicht werden.

Bei der Betrachtung der errechneten Relativbewegungen im Prothesen-Knochen-
Verbund bei allen Prothesenmodellen und unabhiingig der Schaftstellung, féllt auf, dass
die physiologisch aufgebrachten Varusmomente Mx von 64,8 + 9,6 Nm an nahezu allen
Messpunkten, Relativbewegungen erzeugen, die den kritischen Grenzwert von 150 pum
ibersteigen und die Prothesenmodelle somit nicht osteointegriert werden diirften. Zwar
verursacht die valgische Implantation bei allen Prothesen eine deutliche Steigerung aller

Relativbewegungen und sollte daher tunlichst vermieden werden, letztendlich sollte
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aber an dieser Stelle die Hauptursache fiir diese groBBen Relativbewegungen untersucht
werden. Eine biomechanische Studie konnte bereits Mikrorelativbewegungen von Kurz-
schaftprothesen unter Varusbelastung quantitativ beschreiben und verwies dabei fiir das
Metha-Prothesenmodell auf Mikrorelativbewegungen an allen Messpunkten unterhalb
des Grenzwerts von 150 um [Fottner et al. 2009].

Die in dieser Arbeit erzielten Ergebnisse, dass so gut wie alle Relativbewegungen aller
Prothesenmodelle bei Varusbelastung iiber 150 um liegen, fiihrt trotz hervorragender
klinischer Ergebnisse von Kurzschaftprothesen [Diehl et al. 2010, Gulow et al. 2007,
Jahnke et al. 2014, Jahnke et al. 2015, Jerosch et al. 2012, Jerosch 2012, Lerch et al.
2012, Rohrl et al. 2006, Roth et al. 2005], zu folgender These:

Die physiologische Belastung von Endoprothesen resultiert nicht aus einer simplen Be-
wegung, sondern verhilt sich bekannterweise dreidimensional. Diverse biomechanische
Studien konnten bereits den Nachweis der Primérstabilitit von Endoprothesensystemen
unter physiologisch wesentlich geringeren Torsionsbelastungen im Vergleich zu der
Kippbelastung nachweisen [Hamadouche et al. 2015, Jakubowitz et al. 2008, Plitz
2008]. Daher liegt die Vermutung nahe, dass Endoprothesen zunéchst iiber die mecha-
nischen Reize der Torsionsbelastung primérstabil verankern. Die wesentlich héheren
Varusbelastungen erzeugen zunéchst zu viel Stress auf das trabekulédre System und fiih-
ren dazu, dass die Prothese unter Varusbelastung nicht osteointegriert. Nachdem sich
eine ausreichende Torsionsstabilitdt im trabekuldren System aufgebaut hat und die Pro-
these sekundirstabil ist, kommt es zu einer Verminderung des Varusstresses und es
kann sich eine tertidre physiologische Ausrichtung im periprothetischen trabekulidren
System in Zug- und Druckbelastung in Abhéngigkeit der eingeleiteten Varusmomente

aufbauen.

Diese Uberlegungen sollten in weiteren Studien ausgiebig analysiert und auf Plausibili-
tat iiberpriift werden. Um das Verankerungsverhalten bzw. das elastische Verformungs-
verhalten von Hiiftkurzschiften zu verbessern, sollten diese ,,elastischer” gemacht wer-
den, d.h. in ihrer Flachenquerschnittsgeometrie anders gestaltet werden. Das wiirde dazu
fiihren, dass die Prothesen die Verformung des Femurs nicht aussteifen wiirden, sondern
mit einem sogenannten Gegenschwung der physiologischen Femurkriimmung folgen.
Dies wiirde hochstwahrscheinlich auch die gro3en Mikrorelativbewegungen unter Va-
russtress minimieren und ein schnelleres Anwachsen des Knochens an das Implantat

begiinstigen.
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6.3 Limitationen und Ausblick

Die Verwendung humaner Prédparate bei experimentellen Untersuchungen beinhaltet
aufgrund der hoher Variabilitdt immer eine Vielzahl komplexer Einflussfaktoren, sodass
bei experimentellen in-vitro Analysen oftmals biomechanische Kunststoff-Femora ver-
wendet werden, um eine hohe Reproduzierbarkeit und eine notwendige Standardisie-
rung der Messmethode zu realisieren und um die Gruppengréen vertretbar gering zu
halten [Christofilini et al. 1996, Hamadouche et al. 2015, Jahnke et al. 2016, Jakubowitz
et al. 2008, Kinkel et al. 2015, Thomsen et al. 2001].

Aussagen liber biologische Prozesse, z.B. den Aufbau einer sekundéren Stabilitit auf-
grund von Osteointegration der Prothese, konnen nicht getroffen werden. Ein direkter
klinischer Transfer der mit synthetischen Femora ermittelten Verankerungscharakteris-
tika ist daher nur sehr bedingt moglich, zumal physiologisch wirkende Muskelkréfte
und die daraus resultierenden Kraftvektoren, die in dieser Arbeit berechneten Varus-
momente deutlich kompensieren und demnach vermindern konnten. Die hier aufgefiihr-
ten Vergleiche der verschiedenen Prothesenmodelle unter Beriicksichtigung der unter-
schiedlichen Schaftstellungen sind daher als rein qualitativ und indikativ anzusehen.
Allerdings kann iiber die hohe Reproduzierbarkeit in dieser und dhnlichen biomechani-
schen Vorgidngerstudien [Hamadouche et al. 2015, Jahnke et al. 2016, Jakubowitz et al.
2008, Kinkel et al. 2015, Thomsen et al. 2001] die Zuverlédssigkeit der hier gewonnenen
Daten als valide angenommen werden. Wie bereits erwéihnt, wurden die Prothesen nur
auf eine Belastung hin analysiert, was zu einer neuen Betrachtungsweise der Ausrich-
tung der periprothetischen Struktur gefiihrt hat, das es allerdings in zukiinftigen Studien
zu beleuchten gilt. Die Notwendigkeit einer zweidimensionalen Biegebelastung in der
Frontalebene und die Auswirkung verschiedener Schaftstellungen auf die elastische
Verformung der Prothesen und auf die daraus resultierende elastische Femurkriimmung
lieBen einen komplexeren Versuchsaufbau und komplexere Belastungen auf den Prothe-

sen-Knochen-Verbund nicht zu.

Wie bereits beschrieben, sollten Hiiftkurzschifte elastischere Eigenschaften unter Bie-
gebelastung aufweisen, um den Knochen nicht innerlich auszusteifen und eine schnelle-
re Osteointegration zu erfahren. Neuartige Prothesendesigns, die sowohl eine ausrei-
chende primére Torsionsstabilitit als auch eine bessere elastische Verformbarkeit in der
Frontalebene unter Biegebelastung aufweisen, wiirden somit sicherlich zur weiteren

Entwicklung in der Hiiftendoprothetik betragen.
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7 Zusammenfassung

Die resultierende Hiiftkraft féllt nicht mit der Schenkelhals- und der Diaphysenachse
des Femurs zusammen, so dass ein Drehmoment im Varussinn auf das Femur wirkt.
Das Varusdrehmoment muss von einem Querkriftepaar, welches abhidngig von der
Schaftstellung der Prothese ist, kompensiert werden. Da der Prothesenschaft jedoch
deutlich weniger flexibel ist, als der Knochen, wird das Femur zwischen den beiden

Querkriften, also tiber die gesamte Prothesenlinge, innerlich ausgesteift.

Das vorliegende Forschungsprojekt hat daher zum Ziel, Kurzschaftprothesen experi-
mentell auf ihr elastisches Verformungsverhalten unter Beriicksichtigung der Schaftval-

gisierung zu analysieren.

Es wurden jeweils fiinf Kurzschaftprothesen (AIDA®, Metha®, MiniHip™) in neutraler
und valgischer Schaftstellung standardisiert in Kunststoffemora implantiert. Mikrobe-
wegungen der Prothesen und der Knochen wurden unter Einleitung eines axialen Kipp-
moments Mx von + 3,5 Nm in medio-lateraler Richtung beriihrungslos durch ein opti-
miertes System aus 9 Prizisionswegsensoren erfasst. Als statistische Methoden kamen
Varianz-Analysen und der Friedmann-Test zur Anwendung. Ein p-Wert <0,05 wurde

als statistisch signifikant erachtet.

Alle Prothesenmodelle weisen — unabhingig der Schaftstellung — eine hauptsichlich
proximale Verankerung auf. Die Schaftstellung wirkt sich hierbei nur geringfiigig auf
die Femuraussteifung aus. Bei der Betrachtung der errechneten Relativbewegung im
Prothesen-Knochen-Verbund bei allen Prothesenmodellen und unabhéngig der Schaft-
stellung, féllt auf, dass an nahezu allen Messpunkten, Relativbewegung vorhanden sind,
die den kritischen Grenzwert von 150 um iibersteigen und die Prothesenmodelle somit

nicht osteointegriert werden diirften.

Dies fiihrt zu der These, dass Endoprothesen zunichst iiber die mechanischen Reize der
Torsionsbelastung primirstabil verankern. Nachdem sich eine ausreichende sekundire
Torsionsstabilitit im trabekulidren System aufgebaut hat, kommt es zu einer Verminde-
rung des Varusstresses und es kann sich eine tertidre physiologische Ausrichtung im
periprothetischen trabekulidren System in Zug- und Druckbelastung in Abhéngigkeit der
eingeleiteten Varusmomente aufbauen. Um das Verankerungsverhalten bzw. das elasti-
sche Verformungsverhalten von Hiiftkurzschéften zu verbessern, sollten diese elasti-
scher gemacht werden. Das wiirde dazu fiihren, dass die Prothesen die Verformung des
Femurs nicht aussteifen wiirden, sondern mit einem sogenannten Gegenschwung der

physiologischen Femurkriimmung folgen wiirden.
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8 Abstract

The resultant hip force does not coincide with the femoral neck axis and the diaphyseal
axis of the femur so that a varus torque acts on the femur. The varus torque must be
compensated by a shear force couple depending on the shaft position of the prosthesis.
However, since the prosthesis stem is significantly less flexible than the bone, the inte-

rior of the femur is stiffened between two shear forces over the entire prosthesis length.

The present research project thus aims at analyzing the short-stem prosthesis experi-
mentally for its elastic bending characteristics under consideration of the inappropriate

prosthetic stem’s valgus alignment.

Five short stem prostheses (AIDA®, Metha®, MiniHip™) were implanted each in plastic
femora in a standardized manner in neutral and valgus stem positions. Micromovements
of the prosthesis and the bone were recorded applying an axial tilting moment Mx of +
3.5 Nm in medio-lateral direction by an optimized system consisting of 9 high-precision
eddy current sensors. Variance analysis and Friedman test were the statistical methods

used for this investigation. A p value <0.05 was considered statistically significant.

Irrespective of the stem position, all prosthetic samples showed predominantly proximal
anchorage. The stem position had only slight effects on the femur bending. Considering
the calculated relative movement in the prosthesis-bone interface of all prosthetic sam-
ples, irrespective of the stem position, it is of special interest that there were relative
movements exceeding the critical limit of 150 uym at almost each measuring point,

which showed that the prosthesis would not get osteointegrated.

This leads to the hypothesis that endoprostheses first get anchored by mechanical tor-
sional stimuli causing primary stability. After build-up of sufficient secondary torsional
stability in the trabecular system, there will be a reduction of the varus stress facilitating
a tertiary physiological alignment in the periprothetic trabecular system under tension
and pressure loads as a function of the applied varus moments. In order to improve the
anchoring or elastic bending characteristics of short hip stems, the elasticity of the stem
design should be increased. That would mean the prothesis would not stiffen the femur,
but rather follow the physiological femur curvature in the shape of a so called counter-

swing.
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Abbildung A44: Rontgenbild des AIDA-Kurzschaftsystems in AP-Ansicht bei neutraler
Schaftstellung.
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Abbildung A45: Rontgenbild des AIDA-Kurzschaftsystems in ML-Ansicht bei neutraler
Schaftstellung.
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Abbildung B46: Rontgenbild des AIDA-Kurzschaftsystems in AP-Ansicht bei valgischer
Schaftstellung.
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Abbildung B47: Rontgenbild des AIDA-Kurzschaftsystems in ML-Ansicht bei valgischer
Schaftstellung.
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#4

Abbildung C48: Rontgenbild des Metha-Kurzschaftsystems in AP-Ansicht bei neutraler
Schaftstellung.

Abbildung C49: Rontgenbild des Metha-Kurzschaftsystems in ML-Ansicht bei neutraler
Schaftstellung.
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Abbildung D50: Rontgenbild des Metha-Kurzschaftsystems in AP-Ansicht bei valgischer
Schaftstellung.

Abbildung DS51: Rontgenbild des Metha-Kurzschaftsystems in ML-Ansicht bei valgischer
Schaftstellung.
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Abbildung ES2: Rontgenbild des MiniHip-Kurzschaftsystems in AP-Ansicht bei neutraler
Schaftstellung.
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Abbildung ES3: Rontgenbild des MiniHip-Kurzschaftsystems in ML-Ansicht bei neutraler
Schaftstellung.
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Abbildung F54: Rontgenbild des MiniHip-Kurzschaftsystems in AP-Ansicht bei valgischer
Schaftstellung.

#4

Abbildung F55: Rontgenbild des MiniHip-Kurzschaftsystems in ML-Ansicht bei valgischer
Schaftstellung.
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