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Einleitung 1

1  Einleitung

,Der Mensch ist so jung wie seine Gelenke®, so lautet ein Buchtitel des deutschen
Orthopdden Prof. Dr. Horst Cotta aus dem Jahr 1979 [26]. Diese Aussage hat einen
wissenschaftlichen Hintergrund, denn Arthrose ist die hdufigste Ursache fiir eine
Gelenkdestruktion beim erwachsenen Menschen und fithrt zu einer chronisch-
progredienten Einschrankung der Lebensqualitédt von Betroffenen. Bisher ist die Arthrose
nicht heilbar und Therapiemdglichkeiten sind rein symptomatisch [50,121,143,151]. In
weit fortgeschrittenem Stadium hat sich der Ersatz des betroffenen Gelenks etabliert
[85,105]. Insbesondere der endoprothetische Hiiftgelenkersatz ist in Deutschland eine der
hdufigsten und erfolgreichsten Operationen iiberhaupt und schon seit der zweiten Hélfte
des zwanzigsten Jahrhunderts ein Routineeingriff [121,122]. Alleine im Jahr 2016
wurden {iber 195.000 Hiiftprothesen implantiert [121]. Da auch zunehmend jiingere
Patienten auf ein neues Hiiftgelenk angewiesen sind und die Gesellschaft immer dlter
wird, steigt die Anzahl an Revisionseingriffen stetig [50,78,91]. Die Griinde fiir eine
Revision sind aber nicht nur im jlingeren Patientenalter zu sehen, denn zu den haufigsten
Ursachen gehoren die septische und die aseptische Prothesenlockerung [69,82,126,134].
Durch ihre Komplexitidt sind die Revisionsoperationen aufwindig und es kann zu
ausgepragten Knochendefekten kommen, die bei jedem weiteren Eingriff an Ausmal
zunehmen [2,79,131]. Insbesondere bei den jungen Patienten hat die Wiederherstellung
des knochernen Lagers hohe Prioritit, um Lebensqualitdt zu erhalten und Folgeeingriffe
zu ermoglichen. Eine Losung hierfiir bietet die Methode des Impaction-Bone-Graftings.
Mit dieser Technik kénnen die Defekte im Sinne einer Knochentransplantation mit
Knochenchips aufgefiillt werden. Gleichzeitig wird die Knochenstabilitit fiir einen
sicheren Sitz der neuen Prothese wiederhergestellt [2,111,126,144]. Bei zehnjdhriger
Nachbeobachtung zeigten sich vielversprechende Standzeiten der Prothesen von iiber

90 % [111].

Die Knochentransplantation, wie sie auch beim Impaction-Bone-Grafting ihre
Anwendung findet, ist nicht erst eine Erfindung des 20. Jahrhunderts. Die erste
erfolgreiche und dokumentierte Knochentransplantation stammt aus dem Jahr 1668.

Hierbei wurden Teile eines Hundeschéddels als Xenograft' auf den Schédel eines

' Als Xenograft wird ein Transplantat bezeichnet, bei dem der Transplantatspender einer anderen
biologischen Spezies als der Empfanger angehort.
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verletzten russischen Soldaten transplantiert [86]. Im Folgenden stieg der Nutzen von
Knochen als Transplantat umso mehr als Orthopaden begannen sich mit dem Problem
des Knochenverlusts zu beschéftigen. Ein Knochenverlust tritt bevorzugt bei Patienten
mit Komplikationen nach Implantation eines kiinstlichen Hiiftgelenks auf und ist mit
einem schlechteren Behandlungsergebnis, in der Klinik hiufig als OQutcome bezeichnet,
assoziiert [60,77]. Einige Patienten bringen auch schon einen desolaten Knochenstatus
zur Erstimplantation mit, meist begriindet auf Vorerkrankungen wie beispielsweise einer
ausgepragten Osteoporose. Als Goldstandard fiir das verwendete Knochentransplantat
gilt autogenes Knochenmaterial, typischerweise von Femurkdpfen oder aus dem Becken,
da dieses von Natur aus biokompatibel ist [77]. GroBere Entnahmen von Autograft sind
allerdings nicht moglich ohne Instabilititen der Entnahmestelle in Kauf zu nehmen. Somit
eignet es sich nur eingeschrinkt in der Revisionschirurgie, denn regelméfig miissen
ausgepragte Knochendefekte wiederhergestellt werden [2,77]. Allogener Knochen hat
sich als gute Alternative herausgestellt, verursacht aber hohe Kosten durch Gewinnung,
Aufbereitung und Lagerung [2,77,109,126,128]. Zudem neigt es als Fremdmaterial im
Korper zu einer Immunreaktion. Diese fiihrt zur Bildung von Fasergewebe und einer
erhohten Infektionsgefahr der Prothese [92,133]. Entsprechend muss es Ziel des
Operateurs sein, eine stabile ossédre Verankerung der Prothese im Femur sicherzustellen
und gleichzeitig eine Infektion zu verhindern. Dabei stehen ihm verschiedene

Moglichkeiten der Anwendung zur Auswabhl, die im nachfolgend besprochen werden.

1.1 Stand der Forschung

Fiir das langfristige Protheseniiberleben nach Anwendung des Impaction-Bone-Graftings
ist die Primérstabilitdit, mit Erhaltung der biomechanischen und biologischen
Eigenschaften, entscheidend. Sie hdngt neben der Operationstechnik insbesondere von
der Beschaffenheit der verwendeten Knochenchips ab. Bisherige Studien belegen
Unterschiede in den mechanischen Eigenschaften des Knochentransplantats
[2,3,9,31,42,44-46,72,103]. Vor der Implantation wird das Knochentransplantat
intraoperativ in Chips unterschiedlicher GroBe gemahlen und anschliefend in warmem
Wasser gesplilt und ausgepresst [2,42]. So wird der Fett- und Wassergehalt des
Knochentransplantats reduziert und ein erhohter Grad der Impaktion erreicht. Dieser fiihrt
zu verbesserten mechanischen Eigenschaften, einschlielich der axialen Steifigkeit und

der Torsionssteifigkeit [2,31,42,44,46,72]. Die Verwendung von Knochenchips in
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verschiedenen Groflen zeigte sich von Vorteil, um eine gute Zementpenetration zu

ermdglichen und die Stabilitit zu erhdhen [31,42,44,104].

Der Behandlungserfolg nach Anwendung des Impaction-Bone-Graftings ist mit einer
mittleren Uberlebensrate der Prothese von 90,5 % nach 11 Jahren erfolgversprechend
[111]. Allerdings neigen insbesondere dltere Patienten zu Komplikationen. Dazu gehdren
die Prothesenmigration in den ersten Monaten postoperativ sowie periprothetische
Frakturen und Infektionen [2,60,72,126]. Fiir die Prothesenmigration spielt die
Viskoelastizitdt des Spongiosagemischs eine entscheidende Rolle. Diese ist durch
verschiedene Eigenschaften wie den Grad der Impaktion beeinflussbar [72]. Die Gefahr
einer Ubertragung von Infektionen durch das Knochentransplantat ldsst sich durch
Methoden wie die Thermodesinfektion reduzieren. Die mit der Thermodesinfektion
einhergehende Verringerung der mechanischen FEigenschaften kann iiber die
Verwendung unterschiedlicher Chipgroflen ausgeglichen werden und macht so die
Verwendung von thermodesinfiziertem Knochen auch klinisch praktikabel
[2,39,40,42,43,102]. Weiterhin scheint die Zugabe von antibiotischen Trigersubstanzen,
die hohe lokale Antibiotikakonzentrationen in impaktiertem Spongiosatransplantat
freisetzen konnen, bei Infektionen im Falle von Hiiftrevisionseingriffen vorteilhaft zu

sein [23,34,38,77].

Bisher wurde thermodesinfizierter Knochen noch nicht in Verbindung mit dem
Impaction-Bone-Grafting auf die Torsionsstabilitit einer nach diesem Verfahren
implantierten Prothese untersucht. Vorteilhaft ist neben den Infektionspridvention, dass
thermodesinfizierter Knochen in Knochenbanken gelagert werden kann. Dies kann dafiir
sorgen, den steigenden Bedarf an kostenintensivem Allotransplantat zu decken, der durch
die kontinuierliche Zunahme an Revisionsoperationen entsteht [2,42]. Weiterhin konnen
mit Antibiotika beschichtete Knochenchips oder antibiotikahaltiger Knochenzement zur
Infektionsprophylaxe und Einsparung von Allotransplantat verwendet werden. Auch
Knochenersatzstoffe sind mit Zusitzen erhiltlich [77]. Damit ist auch eine einzeitige
Sanierung eines Infekts moglich, auch wenn die zweizeitige Behandlung praferiert

werden sollte [111,145,146].

Die Zugabe eines synthetischen Materials, beispielsweise in Form von Antibiotikapellets,
konnte zeitgleich die Stabilitit der Revisionsoperation verbessern. Torsionskréfte stellen
die relevanteste Krafteinwirkung auf den Femurschaft dar und sind insbesondere beim

Treppen steigen relevant [10,87]. In wenigen fritheren Versuchen konnte die Zugabe von
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Hydroxyapatitgranulat die primére Torsionsstabilitdt erhohen [51,94]. In den meisten
Arbeiten wurden allerdings nur axiale Kréfte untersucht und Torsionskrifte weitgehend
vernachlédssigt. Dabei wurden vermehrt porzine’ Spongiosachips als Xenograft
verwendet, da diese in den anatomischen und mechanischen Eigenschaften mit der

humanen Spongiosa vergleichbar sind [48,72,113].

Uberdies gibt es bis heute noch keinen einheitlichen Standard in der Anwendung des
Impaction-Bone-Graftings, der langfristig fiir zuverldssige Ergebnisse sorgt. Deshalb
wird von der Notwendigkeit weiterer mechanischer Untersuchungen hinsichtlich der
Torsionsstabilitdt berichtet [42,87]. Insbesondere wurde die Moglichkeit, die primére
Torsionsstabilitit von Revisionsprothesen bei der Anwendung des Impaction-Bone-
Graftings mit Kombinationsprodukten aus Knochenersatzmaterialien und lokaler
Antibiose zu verbessern, bisher noch nicht untersucht. Ebenso wurde unter Zuhilfenahme
der dreidimensionalen Computertomographie noch keine radiologische Diagnostik fiir
eine mogliche Voraussage der Primaérstabilitit und der Wahrscheinlichkeit eines
frithzeitigen Prothesenversagens entwickelt [148]. Auf diese Punkte soll in dieser Studie

weiter eingegangen werden.

2 Vom Schwein stammend
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2 Fragestellung

In Anbetracht des aktuellen Forschungsstandes wird im Folgenden ein Impaktionsmodell
entwickelt, dessen Aufbau im Zusammenhang mit einer fritheren Studie von Folsch ef al.
steht [42]. Diese Studie zeigte eine vergleichbare Verteilung von nativer und
thermodesinfizierter Spongiosa bei Verwendung von verschiedenen Groflen an
Knochenchips [2,42,44,104]. Entsprechend wird eine geeignete Mischung aus diversen
GroBen von nativen und thermodesinfizierten porzinen Knochenchips gemiB dem
Protokoll von Folsch ef al. verwendet [42]. Es folgt die Zugabe von Antibiotikapellets
zur Hélfte der Chips und die anschlieBende Impaktion der Mischungen in vorgefertigte
Prothesenmodelle. Im Anschluss soll mittels Computertomographie die Verteilung der
Knochenchips sowie der Antibiotikapellets analysiert werden. Zusétzlich ist das Ziel die
Porositit innerhalb des nativen und thermodesinfizierten impaktierten Knochens im
Zusammenhang mit der Pelletzugabe zu messen und zu vergleichen. Die Porengréf3e und
deren Korrelation mit der Zugabe von Pellets werden mit der Torsionsstabilitét verglichen
sowie der Einfluss der Lage der Pellets auf die mechanischen Parameter untersucht.
Hiermit sollen Informationen zur Entwicklung geeigneter Triagersubstanzen gewonnen
werden, die zur Verbesserung der mechanischen Eigenschaften in Kombination mit
impaktierter thermodesinfizierter und nativer Spongiosa flihren. Zusitzlich wird
untersucht, ob sich aus der mittels Computertomographie gemessenen Porositéit eine
Vorhersage der Torsionsstabilitdit machen ldsst. Zusammengefasst sollen folgende

Fragestellungen geklart werden:

1. Verindert die Zugabe von gentamicinhaltigen Pellets (Herafill®), die aus
Calciumcarbonat und Calciumsulfat bestehen, die mechanischen Eigenschaften
und die Morphologie der impaktierten nativen und thermodesinfizierten

Knochenchips?

2. Unterscheidet sich die Torsionsstabilitit zwischen thermodesinfizierten und

nativen, impaktierten porzinen Knochenchips?

3. Lassen sich Porosititsverdnderungen in der Computertomographie in Bezug auf
die Torsionsstabilitit nachweisen und damit ein unabhéngiger Parameter mit
klinischer Relevanz zur Messung der mechanischen Stabilitdit von

Revisionsprothesen nach Anwendung des Impaction-Bone-Graftings etablieren?
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3  Theoretische Grundlagen

Die folgenden Unterkapitel thematisieren die zum Verstdndnis notwendigen
theoretischen Grundlagen des Knochenauf- und -umbaus sowie die relevante Anatomie
und Biomechanik an der Hiiftregion. Darauf aufbauend folgt die klinische Bedeutung und
die Anwendung von Hiiftgelenkendoprothesen. Deren Komplikationen sowie die
Indikation und Durchfiihrung von Revisionseingriffen werden mit Fokus auf das
Impaction-Bone-Grafting als Revisionsverfahren und die Prdvention von Infektionen

erlautert.

3.1 Makroskopische Anatomie des Femurs

Mit einer Lénge von 40-50 Zentimetern (cm) ist das Femur der grofte Knochen des
menschlichen Korpers und dient als Grundgertist des Oberschenkels [138]. Abhidngig von
Alter, Geschlecht, Statur und ethnischer Herkunft konnen sich seine Abmessungen
unterscheiden [18,123]. Es wird zu den Ossa longa, den Rohrenknochen gezéhlt. In der
Rechtsmedizin kann es zur Bestimmung der Korpergro3e herangezogen werden [155].
Wie die meisten Knochen kann das Femur in Epiphyse und Diaphyse eingeteilt werden.
Wihrend des Wachstums findet sich zwischen Epi- und Diaphyse zusétzlich eine
Wachstumsfuge mit am Schaft aufgesetzter Metaphyse. Im Knocheninneren der Epiphyse
liegt die Substantia spongiosa, ein Gitterwerk, aufgebaut aus Knochenbilkchen, den
Trabekeln. Diese sind so angeordnet, dass sie stets auf Zug oder Druck belastet sind, in
der sogenannten trajektoriellen Anordnung. Der Knochen ist deutlich stirker auf Druck-
als auf Zug belastbar. Im Bereich der Diaphyse befindet sich anstelle von Substantia
spongiosa ein Hohlraum, die Markhohle. Deren engste Stelle wird als Isthmus femoris
bezeichnet und liegt in der Mitte der Diaphyse. Die Markhohle und die
Trabekelzwischenrdume sind von Knochenmark ausgefiillt. Im Kindesalter ist im
gesamten Femur rotes Mark hamatopoetisch aktiv. Beim gesunden Erwachsenen besteht
nur noch das proximale Ende aus rotem Mark. Der Rest ist mit von Fettzellen
dominiertem gelbem Mark gefiillt, in dem keine Héamatopoese stattfindet. Die
Aullenfliche des Knochens wird als Substantia corticalis bezeichnet, im Bereich der

Diaphyse durch ihre Dicke auch als Kompakta [81,116].

Das Femur lésst sich deskriptiv in drei Abschnitte einteilen. Im proximalen Abschnitt

sitzt das Caput femoris, der Oberschenkelkopf, mit seiner halbkugelférmigen
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Gelenkfliache. Sein Durchmesser betragt zwischen 45 Millimetern (mm) bei Frauen und
52 mm bei Minnern [142]. Es artikuliert mit dem Acetabulum, der Hiiftpfanne, als
Hiiftgelenk. Die Arteria obturatoria versorgt das Caput femoris mit Blut. Sie verlauft im
Ligamentum teres, das zentral in der Fovea capitis femoris endet. Umspannt wird das
Hiiftgelenk von einer aus drei Biandern bestehenden Gelenkkapsel: dem Ligamentum
pubofemorale, Lig. ischiofemorale und Lig. Iliofemorale. Letzteres ist das stirkste Band
des menschlichen Korpers [138]. Distal des Caput folgt das Collum femoris
(Oberschenkelhals), das iiber Collumgetaf3e aus der Art. profunda femoris das Caput von
distal mit Blut versorgt. Weiter distal des Caput liegen zwei Vorspriinge. Zum einen
lateral der Trochanter major, an dem ein Grof3teil der GesdBmuskulatur ansetzt: Der
Musculus gluteus medius, M. gluteus minimus, M. piriformis und zusétzlich der M. vastus
lateralis des M. quadriceps femoris. Medial davon setzen in der Fossa trochanterica die
Mm. obturatores und Mm. gemelli an. Der Trochanter minor liegt als weiterer Vorsprung
anteromedial, an dem der M. iliacus und der M. psoas major ansetzen. Zwischen beiden
Trochanteren liegt als Ansatzpunkt des M. quadratus femoris die Crista
intertrochanterica. Diese Ansatzpunkte in Form eines Knochenfortsatzes werden
allgemein auch als Apophysen bezeichnet. An den proximalen Abschnitt folgt das leicht
nach ventral gebogene Corpus femoris, der Oberschenkelschaft. An seiner Dorsalseite
liegt die Tuberositas gluteae als Ansatz des M. gluteus maximus. Im distalen Abschnitt
endet das Femur mit dem jeweils konvex gekriimmten Condylus lateralis und Condylus

medialis. Diese artikulieren mit dem Tibiaplateau als Kniegelenk [116,157].

3.2 Mikroskopische Anatomie des Femurs

Da eine Totalendoprothese des Hiiftgelenks mit dem Knochen interagiert, sind
Kenntnisse des Knochenauf- und umbaus sowie der kndchernen Defektheilung
notwendig. Die drei wesentlichen Knochenbestandteile sind 25 % Wasser, 45 %
Hydroxyapatit und 30 % organische Stoffe, von denen wiederum Kollagen-Typ-I mit
90 % den grofBten Anteil hat. Die druckfesten Hydroxyapatit-Kristalle lagern sich durch
Affinititen den zugfesten Kollagenmolekiilen auf der Oberfliche und im Inneren an.
Diese Verbundstruktur verleiht dem Knochen seine Biegefestigkeit. Anschaulich kann
dies mit dem Prinzip von im Baugewerbe verwendeten Stahlbeton verglichen werden

[81].
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In Abhéngigkeit von der rdumlichen Organisation dieser Knochenmatrix kdénnen
Geflecht- und Lamellenknochen unterschieden werden. Geflechtknochen findet sich
beim Erwachsenen vor allem an Apophysen und im Rahmen rascher Knochenbildung,
zum Beispiel bei der Frakturheilung. Hier sind die Kollagenfibrillen in Biindeln
angeordnet. Mineraldepots liegen groBenvariabel und unregelmédfBig zu den
Kollagenfibrillen. Der Wasseranteil ist grofler als im Lamellenknochen. Kennzeichnend
fiir den Geflechtknochen sind eine vergleichsweise hohe Zug- und Biegefestigkeit. Durch
Umbauprozesse werden die Kollagenfasern sukzessive parallel zueinander ausgerichtet
und bilden damit den Lamellenknochen. Dieser ist der dominante Knochentyp im adulten

Skelett und weist selbst eine hohe mechanische Belastbarkeit aus [47,81].

3.2.1 Zellen im Knochen

Osteoblasten sind direkt fiir den Knochenaufbau verantwortlich. Sie sitzen der
mineralisierten Knochenmatrix getrennt durch eine von ihnen gebildete Kollagenschicht,
dem Osteoid, auf. Uber die sezernierte alkalische Phosphatase erfolgt die Mineralisation
des Osteoids. Indirekt kontrollieren die Osteoblasten iiber die Osteoklastenaktivitit den
Knochenabbau. Ein Osteoblast kann von einer anderen Knochenlamelle nach

Mineralisation eingemauert werden und sich zu einem Osteozyten entwickeln [81].

Die Osteozyten sitzen zwischen den Knochenlamellen in Lakunen. Diese Lakunen sind
iiber kleine Kanile miteinander verbunden, sodass die Zellen untereinander mittels
Diffusion kommunizieren konnen. Thre GefaBBversorgung erfolgt {iber das Knochenmark.
Die Osteozyten sind durch ihre Funktion als Mechanosensoren wichtig fiir die Erhaltung
des Knochens. Unter mechanischer Beanspruchung schiitten sie das Glykoprotein
Sclerostin aus, das wiederum Osteoblasten aktiviert. Fehlt diese Beanspruchung auf den
Knochen, zum Beispiel bei langem Krankenhausaufenthalt, schwindet seine Masse und

er wird poros [8,17,81,141].

Osteoklasten sind mehrkernige, makrophagenédhnliche Zellen, die auf den Abbau von
Knochenmatrix spezialisiert sind. Unter saurem Milieu demineralisieren sie innerhalb
von Wochen eine Knochenmenge, die Osteoblasten zuvor iiber Monate lang aufgebaut

haben [47,81].

Die im Inneren des Knochens gelegenen Oberflachen, hauptsdchlich die Spongiosa,
werden von Endost ausgekleidet, einer diinnen Schicht nicht mineralisierter

Kollagenfibrillen. Es kann neben Osteoblasten und Osteoklasten auch mesenchymale
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Stammzellen bei Bedarf freisetzen. Auf der AuBBenseite des Knochens liegt das Periost.
Es ist reich vaskularisiert und innerviert. Dies hat eine hohe Schmerzempfindlichkeit zur
Folge. Ausgestattet mit den identischen Zellen wie das Endost ist es fiir das
Dickenwachstums des Knochens verantwortlich. Periost und Endost sind beide fiir

ReparaturmaBnahmen nach einer Fraktur wichtig [47,81].

3.2.2 Primire und sekundire Frakturheilung

Kommt es zu einer Fraktur, heilt diese ohne Therapie iiblicherweise sekundir, da die
Frakturrdnder nicht optimal adaptiert sind. Der Bruchspalt wird zunichst in Form einer
Narbe aus Binde- und Knorpelgewebe iiberbriickt. Innerhalb von Wochen bildet sich
dicker Geflechtknochen, der Kallus. AnschlieBend erfolgt iiber Monate bis Jahre in der
Remodelingphase die Wiederherstellung des urspriinglichen Lamellenknochens und der
Abbau des Kallus. Gemdll den Druck- und Zugkriften bildet sich die ossére
Trabekelarchitektur wieder aus. Auch Perfusion und Sauerstoffpartialdruck kénnen

Einfluss auf die Gewebedifferenzierung haben [75,81,108].

Wenn die Frakturenden chirurgisch in einem Abstand von weniger als einem Millimeter
adaptiert werden, beispielsweise mittels Plattenosteosynthese, kann der Knochen direkt
ohne Kallusbildung zu Lamellenknochen ausheilen. Dies wird als primére Frakturheilung

bezeichnet [75,81,108].

Bewegen sich die Frakturrinder wéhrend des Heilungsprozesses zueinander,
beispielsweise durch Scherkrifte bei hohen Belastungen, kann es zur Ausbildung einer
Pseudoarthrose kommen. Dies wird auch als Scheingelenk bezeichnet und fiihrt zu
Komplikationen. Insbesondere im Rahmend der sekundéren Frakturheilung besteht diese

Gefahr [75,81,108].

3.3 Biomechanische Eigenschaften des Hiiftgelenks

Fiir das Verstdandnis der Endoprothetik sind biomechanische Grundlagen des Hiiftgelenks
unverzichtbar. Mittels einer computertomographischen Untersuchung ldsst sich im
koronaren Schnitt erkennen, dass das Hiiftgelenk nur auf den ersten Blick ein ideales
Kugelgelenk ist, denn das Acetabulum umfasst nur knapp die Halfte des Caput femoris
[142]. Es wird als Nussgelenk bezeichnet und erlaubt Bewegungen in allen drei Ebenen

des Raums. Das Hiiftgelenk liegt beim ausgewachsenen Menschen mit dem Kniegelenk
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und dem oberen Sprunggelenk auf einer mechanischen Tragelinie, der Mikulicz-Linie.
Die mechanische und anatomische Achse stimmt beim Femur im Gegensatz zur Tibia
nicht iiberein, sondern schliefen einen Winkel von 6° ein [116]. Der Schenkelhals ist
deutlich schlanker als der Femurkopf im Durchmesser. Dies ermdglicht einen groen
Bewegungsumfang des Gelenks. Der Winkel, den der Schenkelhals mit der Diaphyse
einschlieBt, betrdgt gewohnlich 126° und wird als CCD-Winkel (Centrum-Collum-
Diaphysen-Winkel) bezeichnet. Die Diaphyse ist leicht nach medial tordiert. In der
Ansicht von kranial auf das Femur lésst sich deshalb ein Winkel von 12° erkennen, den
die Collumachse mit der Achse durch die Condylen bildet und der als Antetorsionswinkel
oder auch Anteversionswinkel (AW) bezeichnet wird, eingezeichnet in Abbildung 1.
Diese Asymmetrie ergibt komplexe Kraft- und Spannungszustinde, insbesondere im
proximalen Femur [116,142]. Sie variieren je nach Fortbewegungsart. Das Femur hat
entsprechend dem Wolff-Transformationsgesetz im Laufe der Evolution eine hohe
mechanische Belastbarkeit erlangt. Das Gesetz besagt, dass ein Knochen unter Belastung
an Festigkeit zunimmt und sich aufbaut. Im Umkehrschluss: Fehlt diese Belastung, wird

Knochen abgebaut [150].

Ein Fokus dieser Arbeit liegt auf Torsionsbelastungen. Diese scheinen die relevanteste
Krafteinwirkung auf den Femurschaft darzustellen [87]. Das Torsionsmoment (Mr) lésst
sich berechnen und ist definiert als Kraft (F), die im Winkel («) auf den Hebelarm der

Lénge (1) wirkt und wird in Newtonmetern (Nm) angegeben:

My [Nm] = F[N] x1[m] X sin « 1)

Die grofiten Torsionsmomente treten am Femur beim Treppensteigen auf, sowohl beim
nach oben als auch beim nach unten steigen. Hierbei ist die Belastung im Vergleich zum
Gehen in der Ebene im Mittel um 23 % hoher [10]. In Abbildung 1 sind diese
Torsionsbelastungen veranschaulicht. Geringer ist die Torsion beim Hinsetzen und
Aufstehen aus einem Stuhl. Die Belastungen variieren signifikant zwischen einzelnen
Patienten [10]. Torsionsmomente sind relevant im Hinblick auf Prothesenlockerungen.
Abweichungen von der physiologischen Morphologie des Femurs, wie verdnderte CCD-
oder Antetorsionswinkel, konnen geméf Formel 1 zu erhohten Torsionsbelastungen

fiihren. Deshalb ist bei der Implantation von Hiiftgelenkprothesen auf deren korrekte
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ventral

Prothesenkopf

dorsal Condylenachse

Abbildung 1: Ansicht von kranial auf das Femur mit einliegender Prothese beim Treppen steigen.
Hierbei wirkt die Kraft F auf den Prothesenkopf und verursacht damit das Torsionsmoment Mt

auf das Femur. AW bezeichnet den Antetorsionswinkel.

(Quelle: eigene Zeichnung)

Lage zu achten und bei der Beurteilung der Prothesenfixierung sind neben den axialen

Belastungen auch Torsionsbelastungen mit einzubeziehen [10,87].

Von weiterer Bedeutung auf die Belastung des Hiiftgelenks sind die umgebenden
Muskelgruppen und Bénder. Sie schiitzen vor Uberbelastung. Insbesondere der lateral des
Femurs verlaufende Tractus iliotibialis sorgt liber das Prinzip der Zuggurtung dafiir, dass
die Biegespannung im Femur erniedrigt und damit eine Uberbeanspruchung mit daraus
moglicher Fraktur verhindert wird. Im Ausgleich erfdhrt das Femur vermehrt
Druckkrifte. Beim Gehen verhindert der Musculus gluteus medius durch seinen Ansatz

am Trochanter major ein Abkippen des Beckens nach medial [116].

3.4 Die Implantation eines kiinstlichen Hiiftgelenkersatzes: Ursachen

Die Hauptursache fiir die Implantation eines kiinstlichen Hiiftgelenks in Form einer
Totalendoprothese (TEP) ist die Arthrose, im angelsdchsischen Raum als Osteoarthritis
bezeichnet wird. Sie ist definiert als nicht entziindliche degenerative Gelenkerkrankung,
die aus dem Abbau von Gelenkknorpel und dem darunter liegenden Knochen resultiert

[6]. Arthrose ist weltweit die hiufigste Gelenkerkrankung beim adulten Menschen und
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bisher nicht heilbar [143,151]. Sie verursacht neben dem personlichem Leid der
Betroffenen immense volkswirtschaftliche Kosten [35,136]. Diese setzen sich zum einen
aus der Inanspruchnahme des Gesundheitssystems und zum anderen aus indirekten
Kosten durch Arbeitsunfdhigkeit und Frithberentung zusammen [106]. Laut der aktuellen
Gesundheitsberichtserstattung des Bundes gingen 2008 durch Arthrose in Deutschland
70.000 Erwerbstdtigkeitsjahre verloren [106]. Vor allem die groen Gelenke an Knie,
Hiifte und Schulter sind betroffen. Prinzipiell kann es aber in jedem Gelenk zu
destruktiven Verdnderungen kommen [147]. Befillt die Arthrose das Hiiftgelenk, wird
sie als Coxarthrose bezeichnet. Am Knie handelt es sich um Gonarthrose und an der

Schulter um die Omarthrose.

Die Haufigkeitsangaben in den Arthrose-Studien zeigen deutliche Variationen [98]. Ein
moglicher Grund dafiir ist die eingeschrinkte Korrelation zwischen radiologischem und
klinischem Befund, denn die Arthrose beginnt oft unbemerkt. Dies liegt daran, dass der
zunichst betroffene Gelenkknorpel keine Schmerzrezeptoren besitzt [81]. Dieses latente
Stadium kann sich iiber mehrere Jahre erstrecken. Es gibt sowohl Betroffene mit
klinischen Beschwerden ohne radiologische Arthrosezeichen als auch umgekehrt
Patienten ohne Beschwerden mit ausgeprigten radiologischen Arthrosezeichen
[28,35,110,147]. In Deutschland sind laut Untersuchungen des Robert-Koch-Instituts bei
Personen ab 65 Jahren knapp die Hélfte aller Frauen und etwa ein Drittel der Méanner von
Arthrose betroffen [50]. Das Alter ist der Hauptrisikofaktor zur Entwicklung einer
Arthrose [99]. Frauen nach der Menopause sind verhéltnisméBig haufiger betroffen. Die
Ursachen hierfiir sind nicht abschlieBend geklirt. Diskutiert wird, ob ein Ostrogenmangel
verantwortlich ist [36,55]. Als weiterer Risikofaktor ist vor allem die mechanische Uber-
und Fehlbelastung anzufiihren. Diese kann auf Adipositas oder angeborene
beziehungsweise traumatisch bedingte Fehlstellungen zuriickzufiihren sein. Bei
Adipositas fiihrt der erhohte Korperfettanteil zusétzlich zu einer leichtgradigen
systemischen Inflammation, die positiv mit dem Fortschreiten der Arthrose korreliert

[99]. Auch die Genetik kann eine Rolle spielen [80,156].

An einer Coxarthrose leiden mehr als fiinf Prozent der deutschen Bevolkerung [147]. Die
Pravalenz wird in Anbetracht der zunehmenden Alterung der Gesellschaft und hoheren
Lebenserwartung voraussichtlich weiter zunehmen [50,122]. Schon jetzt ist jeder flinfte
Mensch in Deutschland élter als 66 Jahre [122]. Leitsymptome der Coxarthrose sind

Anlaufschmerzen und ein progredienter Funktionsverlust des Gelenks. In
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Untersuchungen zeigte sich allerdings, dass Coxarthrose die Mortalitdt der Patienten trotz
des subjektiv hohen Leidens im Vergleich zur Normalbevilkerung nicht erhoht

[106,132,154].

Therapeutisch sind zunéchst konservative Verfahren anzustreben. Hierzu gehdren neben
einer Reduktion der Risikofaktoren die Physiotherapie und die pharmakologische
Schmerztherapie nach WHO-Stufenschema [85]. Kommt es zu einer Hospitalisation
aufgrund von Arthrose, so geht diese in Deutschland in 80 % der Fille mit einem
operativen Eingriff einher [106]. Eine gelenkersetzende Operation ist die Ultima Ratio
und erst indiziert, wenn die Gelenkdestruktion so weit fortgeschritten ist, dass
konservative Therapiemethoden keine Beschwerdefreiheit mehr erreichen, die
radiologischen und klinischen Befunde kein gelenkerhaltendes Verfahren erlauben und
ein hoher subjektiver Leidensdruck besteht [85,105]. Bisher gibt es allerdings noch keine
konsensorientierten Indikationskriterien in Form einer nationalen Leitlinie fiir den
Einsatz einer Hift-TEP bei Coxarthrose. Geplant ist eine S3-Leitlinie der
»Arbeitsgemeinschaft der Wissenschaftlichen Medizinischen Fachgesellschaften e.V.%,
kurz AWMF, die zum Zeitpunkt der Veroffentlichung dieser Arbeit noch nicht
fertiggestellt war [158]. Neben der Coxarthrose als primdre Arthrose kann sich die
Indikation fiir eine Hiiftprothese auch aus einer sekundédren Arthrose ergeben. Diese kann
als Folge von Osteoporose, Schenkelhalsfrakturen, aseptischer Hiiftkopfnekrose,
Knochenmetastasen oder Autoimmunerkrankungen wie rheumatoider Arthritis entstehen

[29,32,105,114].

3.5 Erstimplantation einer Hiiftendoprothese

Fin kiinstlicher Gelenkersatz sollte nicht nur Schmerzfreiheit, sondern auch die
Teilnahme an sozialen Aktivititen ermdglichen. Die Anspriiche an ein Gelenk sind
kulturell unterschiedlich. Im Gegensatz zur westlichen Welt gehéren gerade im
arabischen und asiatischen Raum das auf Knien sitzen und der Schneidersitz zum Alltag
und werden bei religidsen Zeremonien gebraucht. Dies stellt besondere Anforderungen
an eine Prothese dar, die fiir jeden Patienten individuell geplant werden muss. Mehrere
Untersuchungen gingen der Frage nach, welchen Bewegungsumfang die Hiifte bendtigt,

um normal zu funktionieren und auch anspruchsvolle Alltagssituationen meistern zu
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Tabelle 1: Bewegungsausmafle des Hiiftgelenks nach Hemmerich ef al. [62] fiir einen normalen

Funktionsumfang nach der Neutral-Null-Methode.

Bewegung Maf

Flexion/Extension 100°- 0°- 30°
AuBenrotation/Innenrotation 35°-0°-25°
Abduktion/Adduktion 30°-0°-15°

konnen [56,62]. Die dazu notigen Werte nach der Neutral-Null-Methode sind in Tabelle
1 dargestellt.

Es handelt sich hier ausschlieBlich um die Bewegung des Hiiftgelenks selbst ohne
Mitbewegungen der Nachbargelenke. Nicht alle Prothesen erlauben solche Bewegungen.
Eine Hiift-TEP besteht aus einer Hiiftpfannenprothese und einem Schaft mit aufgesetzter
Hiiftkopfprothese. Titan hat sich als Prothesenmaterial durch seine mechanischen
Eigenschaften und Biokompatibilitit bewéhrt [140]. Titanprothesen konnen sowohl

zementfrei als auch zementiert eingesetzt werden.

Die zementierte Variante bietet den Vorteil der schnelleren Mobilisierung unter
Vollbelastung und wird bei élteren Patienten oder bei fortgeschrittener Osteoporose
eingesetzt. Zu beachten ist hierbei, dass das als Knochenzement verwendete
Polymethylmethacrylat in einer exothermen Polymerisationsreaktion entsteht, bei der
toxische Methylmethacrylat-Monomere freigesetzt werden konnen und gleichzeitig hohe
Temperaturen auf das Gewebe wihrend der Implantation einwirken [112]. Beim
Eindriicken des Schaftes in den Zement kann es durch den hohen intramedullaren Druck
auBBerdem zu Fettembolien kommen. Bei jiingeren Patienten liegt meist eine sekundére
Arthrose vor. Bei ihnen sollte durch die steigende Lebenserwartung die Moglichkeit fiir
einen Prothesenwechsel gegeben sein. Sie profitieren deshalb von der zementfreien

Version [1,82,95].

Die Implantation einer Huft-TEP ist heutzutage ein Routineeingriff. In der
Patientengruppe der iiber 60-Jihrigen ist sie laut statistischem Bundesamt die hiufigste
Gelenkersatzoperation und mit gut 195.000 Eingriffen im Jahr 2016 die dritthdufigste
Operation in Deutschland [121]. Etwa 150 von 100.000 Patienten mit Coxarthrose
bekommen pro Jahr eine TEP implantiert. Bis zum Jahre 2025 soll sich die Zahl der

eingesetzten Prothesen gegeniiber 1999 weltweit verdoppelt haben [117]. Davon sind
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etwa die Hilfte zementfreie TEPs, ein Viertel zementierte TEPs und ein weiteres Viertel
Teilgelenksprothesen. 2018 war der Patient bei Erstimplantation im Schnitt 69,7 Jahre alt
[71], doch auch jlingere Patienten bekommen immer hédufiger einen Gelenkersatz. Als
Grund wird die zunehmende Adipositasprivalenz diskutiert [78,91]. Ebenso spielen die

erweiterten Einsatzmoglichkeiten im Rahmen kongenitaler Erkrankungen eine Rolle.

3.5.1 Primir- und Sekundirstabilitiit

Als Primérstabilitdt wird die Festigkeit der Prothese direkt nach deren Einbringung ohne
Einheilungsprozesse bezeichnet. Sie spielt eine wesentliche Rolle fiir die frithzeitige
Mobilisation nach der Operation und ist insbesondere fiir dltere Patienten von Bedeutung.
Entscheidend fiir die Primérstabilitit bei zementfreien Prothesen ist die stabile
Klemmung der Prothese im vitalen Femurschaft, um die Verwachsung mit dem Knochen,
die sogenannte Osseointegration, zu induzieren und die Knochenstabilitit zu erhalten.
Schon Mikrobewegungen tliber 150 Mikrometer (um) verhindern die Osseointegration
durch GefaBabscherungen, insbesondere Torsionsbelastungen wirken
instabilitidtsfordernd [149]. Eine zu starke Prothesenklemmung kann hingegen zu
vermehrter Resorption bis hin zur Fraktur des Knochens und damit einem Verlust der
Primaérstabilitdt fiihren [79]. Deshalb ist es wichtig mit einem Implantat so wenig wie
moglich in die physiologische Krifte- und Spannungsverteilung des Femurs einzugreifen
[101,149]. Aus der Osseointegration ergibt sich die Sekundérstabilitit. Die Primér- und
die Sekunddrstabilitit addieren sich zur Gesamtstabilitit. Die Gesamtstabilitdt des
Implantats besteht kurz nach Implantation hauptsichlich aus der Primérstabilitdt und wird

im Verlauf progredient durch die Sekundirstabilitét ersetzt [ 149].

3.6 Revisionseingriffe und deren Ursachen

Daten wie Standzeiten und Griinde fiir Implantatversagen, die Revisionseingriffe zur
Folge haben, lassen sich anhand von Registern nachvollziehen. Insbesondere der
skandinavischen Endoprothesenregister ist es zu verdanken, dass umfangreiche Studien
diesbeziiglich vorliegen. Schweden begann bereits 1979 mit einem verpflichtenden
Register fiir Endoprothesen [159]. Fiir Deutschland liegen hingegen noch keine
spezifischen Daten iiber die Funktionsdauer oder die Komplikationshaufigkeit vor [57].
Hierzulande ist die Teilnahme am Endoprothesenregister, das erst 2010 ins Leben gerufen

wurde, freiwillig. 2019 wurden gemél des Jahresberichts 70 % der Eingriffe an Hiifte
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und Knie dokumentiert [58]. Schon ldnger erreichen iiber 95 % der zementierten
Gelenkprothesen laut Studien Standzeiten von zehn Jahren und mehr [52,69]. Die
Beschaffenheit des Implantats, die Fahigkeiten des Operateurs und Eigenschaften des
Patienten konnen Einfluss auf das Langzeitergebnis nehmen [11,152]. Kommt es zu einer
Revision findet diese im Mittel bereits 6,9 Jahre nach Erstimplantation statt [ 134]. Alleine
im Jahr 2007 wurden in Deutschland 21.830 Revisionseingriffe und in 2010 schon {iber
36.500 Eingriffe an der Hiifte durchgefiihrt [57,106]. Weitere Anstiege sind zu erwarten.
Die Ursachen fiir einen Revisionseingriff sind vielfaltig. Sie lassen sich mittels Kaplan-
Meier-Uberlebensanalyse [67] und weiterer statistischer Verfahren wie der

Regressionsanalyse aufdecken.

Als Hauptursache fiir Revisionen stellte sich in den Registerstudien die aseptische
Lockerung heraus. Insbesondere Ménner und bewegungsaktive, das heiflt meist jiingere
Patienten, sind hiervon betroffen, da sie hoheren mechanischen Abrieb erzeugen als
dltere. Der Body-Mass-Index (BMI) scheint hingegen keinen Einfluss zu haben
[19,37,89]. Auch sogenanntes Stress-Shielding kann zu einer Lockerung fithren. Es
entsteht durch verdnderte Kraft- und Spannungszustinde nach Implantation einer
Prothese im Femur und wird durch die Bildung einer periprothetischen Membran
zwischen Knochen und Prothese beziehungsweise zwischen Knochen und Zement
begiinstigt [27,66,88,96]. Gemidll dem Wolff-Transformationsgesetz fiihrt dies zu
biomechanisch bedingter periprothetischer Knochenatrophie [150]. Die richtige Wahl des
Implantats und dessen physiologische Positionierung sind zur Pridvention des Stress-
Shieldings entscheidend [5,54,66,68]. Die aseptische Lockerung tritt in der Regel erst ab
einem Zeitraum von 6 Monaten post implantationem auf [65]. Vorher handelt es sich um
frihe Komplikationen. Zu den frithen Revisionsursachen, die meist auch mit einer
Lockerung einhergehen, gehoren in abnehmender Reihenfolge Dislokationen und
Luxationen, die septische Lockerung, periprothetische Frakturen und Materialversagen

[15,20,58,65,69,82,126,134]. Exakte Zahlen variieren je nach Studie und Land.

Insbesondere Lockerungen sind mdglichst frithzeitig zu detektieren, um ein Fortschreiten
des damit einhergehenden Knochensubstanzdefektes und den Eintritt in einen Circulus
vitiosus mit immer komplexer werdenden Revisionsoperationen zu verhindern. Die
Diagnose einer Prothesenlockerung ist in Zusammenschau der klinischen und
radiologischen Befunde zu erheben [148]. Da es noch keine etablierte Methode gibt, stellt

dies nicht selten eine Herausforderung an den Arzt dar [148]. Radiologisch kann der Ort
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der Lockerung in 7 Zonen nach Gruen beschrieben werden. Die Zonen 1 bis 3 liegen
hierbei lateral der Prothese, 4 distal der Prothesenspitze und 5 bis 7 medial der Prothese

[59].

Ein Prothesenwechsel bringt von Natur aus hohere Komplikationsraten und geringere
Erfolgsaussichten als der Primédreingriff mit sich und kann nur begrenzt wiederholt
werden. Die Standzeit einer Revisionsprothese ist durch die erhdhte Gefahr einer
periprothetischen Fraktur oder erneuten Lockerung im Vergleich zur Erstimplantation
erniedrigt. Griinde hierfiir sind bestehende Knochendefekte durch Bohrlécher und
Fenestrierungen oder Osteolysen [79,131]. Fiir den Patienten stellt die Revision eine hohe
korperliche Belastung dar. Die Mortalitit ist bei Revisionen aufgrund von Infektionen um
den Faktor 1,35 und bei Frakturen um den Faktor 1,23 erhoht [154]. In 2009 bedeutete
eine Revision einen Krankenhausaufenthalt von im Mittel 6,2 Tagen und verursachte

Kosten in Hohe von mehr als 54.000 US-Dollar in den USA [15].

Die angefiihrten Punkte verdeutlichen, dass eine Revision nur bei erhérteter
Verdachtsdiagnose durchgefiihrt werden soll. Unspezifische Hiiftschmerzen stellen noch
keine Indikation fiir eine Wechseloperation dar, sollten aber Anlass zur
Ursachenforschung geben, da Schmerzen mit Implantatlockerung einhergehen konnen.
Bei aseptischen Lockerungen erfolgt der Prothesenwechsel meist einzeitig, das heifit
Explantation und Implantation finden in der gleichen Operation statt. Im Falle einer
infizierten Prothese bietet sich auch ein zweizeitiges Vorgehen an. Hierbei wird nach
Prothesenexplantation und damit einhergehender Erstellung einer sogenannten
Girdlestone-Hiifte zundchst eine mehrwochige Antibiotikatherapie unter paralleler
Verwendung eines  antibiotikahaltigen = Knochenzementspacers  durchgefiihrt.
Anschlieend wird die neue Prothese eingesetzt. Es ist allerdings umstritten, welches
Verfahren iiberlegen ist [71,84]. Je nach Verfahren sind auch nach einer

Revisionsoperation Standzeiten von {iber zehn Jahren moglich [111,126].

Angesichts steigender Erstimplantationen, der hoheren Lebenserwartung und der
limitierten Uberlebenszeit von Endoprothesen ist auch in den kommenden Jahren mit
einem Anstieg von Revisionseingriffen zu rechnen. In der Vergangenheit waren
Gelenkersatzoperationen &lteren Menschen mit fortgeschrittener Arthrose vorbehalten,
die postoperativ geringe Anforderungen an die Prothese stellten. Dies hat sich gedndert.
Aufgrund erweiterter Einsatzmoglichkeiten, beispielsweise im Bereich kongenitaler

Fehlbildungen, kommen zunehmend jiingere Patienten fiir Erstimplantationen in
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Betracht. Vor allem diese jungen Patienten sind durch hohere Anforderungen an die
Prothese und der damit einhergehend hoheren Wahrscheinlichkeit fiir eine aseptische
Lockerung fiir einen oder mehrere Prothesenwechsel pridisponiert. Damit wird die
Notwendigkeit geeigneter und validierter Revisionsverfahren zur Wiederherstellung des

knochernen Defekts deutlich.

3.6.1 Impaction-Bone-Grafting — ein Standard bei Revisionseingriffen

Wie bereits im vorherigen Abschnitt erldutert wurde, findet sich bei Revisionen hiufig
ein Knochensubstanzverlust. Zudem kénnen Schwierigkeiten bei der Entfernung der alten
Prothese zusammen mit dem umgebenden destruierten Gewebe weitere Knochendefekte
verursachen. Der klinische Erfolg hingt wie bereits angesprochen vom Erreichen einer
zufriedenstellenden primdrmechanischen Stabilitdt ab. Dies stellt eine Herausforderung
fiir den Chirurgen dar und macht die Revisionschirurgie hiufig komplexer und
zeitaufwéndiger als die Operation zur Erstimplantation. Knochendefekte und ein
geglétteter Markraum haben zur Folge, dass eine zementfreie Press-fit-Verankerung nicht
immer moglich ist. Revisionsprothesen miissen grofler dimensioniert sein, um eine
zufriedenstellende Verankerung im verbleibenden Femur sicherstellen zu konnen. Dies
kann neben hoheren Kosten fiir das Implantat zusétzliche ossdre Defekte durch Stress-
Shielding im distalen Femur verursachen und eine erneute Revision nétig machen. Mit
dem Ziel einen Wiederaufbau des knochernen Lagers zu erreichen, wurde in den 1980er-
Jahren in der siidenglischen Stadt Exeter die Methode des femoralen /mpaction-Bone-
Graftings mit anschlieBender Prothesenimplantation in zementierter Form als ein
alternativer Standard etabliert und seitdem kontinuierlich weiterentwickelt. Bei dieser
Methode wird aus zerkleinertem allogenem Spongiosamaterial unter kontinuierlicher
Verdichtung das knocherne Lager augmentiert. Dieses kann als Grundlage fiir die
Implantation einer neuen zementierten Prothese dienen, mit der Hoffnung, dass das
Allograft in den Wirtsknochen dauerhaft einwichst und der Prothese einen festen Halt
gibt. Die Technik erlaubt es auch mit konventionellen, kiirzeren Prothesentypen eine

dhnliche Standzeit wie nach Erstimplantation zu erreichen [2,111,115,126,144].

Die genauen Indikationen fiir den Einsatz des Impaction-Bone-Graftings variieren von
Klinik zu Klinik, im Wesentlichen umfassen sie Defekte vom Paprosky Typ IIIb und IV
nach aseptischer oder septischer Lockerung [2]. Bei diesen Typen liegt per definitionem

eine erhebliche Ausdiinnung der Spongiosa auf einer Lédnge von 4 cm oder mehr und ein
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fehlender Isthmus femoris vor [2]. Auch nach Tumorresektion kann das Impaction-Bone-
Grafting zuom Einsatz kommen [109]. Da die Technik sehr anspruchsvoll und zeitintensiv
ist, setzt sie voraus, dass der Patient medizinisch stabil genug ist, um eine lange Operation
zu tolerieren. Zudem muss ein intakter Femurschaft vorhanden sein. Dieser kann vor der
Impaktion mit Metallimplantaten und Cerclagen wiederhergestellt werden. Insbesondere
junge Patienten profitieren vom [Impaction-Bone-Grafting. Die Augmentation des
knochernen Lagers ist ein wiinschenswertes Ziel, um eine bestmodgliche

Ausgangssituation fiir kiinftige Revisionen zu haben [2,84,109,111].

Eine gute Verzahnung von Zement und Knochen und eine hohe mechanische Stabilitét
wird iiber die Verwendung von Knochenchips in unterschiedlichen Groflen zwischen
I mm und 10 mm erreicht, ahnlich dem Prinzip des StraBBenbaus. Diese Chips konnen mit
einer Knochenmiihle hergestellt werden. Kombiniert mit modernen Zementiertechniken
und intensiver Knochenspiilung, beispielsweise mittels Jet-Lavage, fiihrt dies zu einer
verbesserten Primairstabilitidt und niedrigerem Risiko fiir Fettembolien [12,16,31,42,61].
Dabei sollten die Knochenchips fiir die bestmdgliche Primirstabilitdt moglichst wasser-
und fettfrei sein [46]. Die Impaktion der Knochenchips beginnt nach Einlegen eines
distalen Zementstoppers und wird sukzessive nach proximal fortgesetzt, bis ein Phantom
der Prothese sowohl axial als auch rotationsstabil eingesetzt werden kann. Dies ist
entscheidend, denn Untersuchungen von Albert et al. konnten zeigen, dass die
Torsionsstabilitdt positiv mit dem Grad der Impaktion korreliert [3]. Veranschaulicht
wird der Vorgang in Abbildung 2. Anschlieend kann entweder ein zementierter oder ein
zementfreier Schaft eingesetzt werden. Zwischen den Techniken wurde kein signifikanter
Unterschied festgestellt [2,84,111]. Im Falle eines zementierten Schaftes, wie er auch in
dieser Untersuchung verwendet wird, soll der Knochenzement unter Vakuum gemischt
werden. Dies hat den Grund eine Kontamination und den Kontakt mit reizenden
Methylmethacrylat-Ddmpfen zu verhindern und Verletzungen auf Seiten des Operateurs
vorzubeugen [4,63,120]. Der Knochenzement selbst besteht aus Polymethylmethacrylat
(PMMA), besser bekannt als Plexiglas, und enthélt in diesem Fall zusétzlich 1 % des
Aminoglykosidantibiotikums Gentamicin [63]. Anschlieend erfolgt die retrograde

Einspritzung des Zements und die Implantation der Prothese.

Obwohl der Patient am ersten postoperativen Tag mobilisiert werden sollte, um die
Einheilung der Prothese in den Knochen zu fordern, kann mit dieser Technik keine

ausreichende Primérstabilitét fiir eine Vollbelastung erreicht werden. Erforderlich sind je
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A B C

Abbildung 2: Behandlung von Femurdefekten mittels Impaction-Bone-Grafting.

A: Der Knochenkanal wird mit Knochenchips retrograd gefiillt. B: Mittels Impaktor wird das
Transplantat verdichtet. C: Ein Markraum ist entstanden, in den im Folgenden eine Prothese

einzementiert werden kann.

(Quelle: eigene Zeichnung)

nach DefektgroBe eine Teilbelastung iiber mehrere Monate und dadurch bedingt auch
eine hohe Compliance des Patienten [109,111,126]. Das Behandlungsergebnis von
Patienten nach Behandlung mit dem Impaction-Bone-Grafting ist erfolgversprechend.
Sowohl in der von vielen Autoren priaferierten zementierten wie auch in der zementfreien
Technik fiihrt die Technik zu langfristig guten Ergebnissen [2,84,111]. Scanelli et al.
analysierten insgesamt 6 Fallstudien mit dem Endpunkt Revision oder Reoperation nach
Anwendung des Impaction-Bone-Graftings bei insgesamt 2221 Patienten und einer
mittleren Nachbeobachtungszeit von 11 Jahren. Dabei fand sich eine mittlere
Uberlebensrate von 90,5 %. Als hiufigste Komplikation traten mit 5,3 % Femurfrakturen
auf, gefolgt von Infektionen mit 2,3 % [111]. In der frithen postoperativen Phase stellt die
Prothesenmigration eine Gefahr dar. Sie kann zu Schmerzen im Oberschenkel fiihren.
Diese Migration tritt am haufigsten zwischen Prothese und Zement auf, kann aber auch

zwischen Zement und Knochenchips oder innerhalb der Knochenchips entstehen.
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Komplikationsbehaftete Verldufe finden sich insbesondere bei élteren Patienten mit
umfangreichen  Knochensubstanzdefekten. Zu  hdufigen und  gefiirchteten
Komplikationen gehdren weiterhin wie schon bei Erstimplantation die septische und

aseptische Lockerung und periprothetische Frakturen [2,60,72,126].

3.6.2 Biologische und biomechanische Hintergriinde

Verschiedene Faktoren, wie die Heterogenitdt der betroffenen Patienten und des
Knochentransplantats, nehmen Einfluss auf das Behandlungsergebnis der
Revisionsoperation und sind nur teilweise durch den Operateur beeinflussbar [11]. Fiir
ein bestmogliches Ergebnis ist ein besonderes Augenmerk auf die biologischen und

biomechanischen Eigenschaften des allogenen Knochenmaterials zu richten.

Von biologischer und biomechanischer Wichtigkeit ist die Vorbereitung der
Knochenchips. Bindegewebe und Knorpel miissen entfernt werden. Studien, die sich in
dhnlicher Weise mit dem Impaction-Bone-Grafting beschiftigten, verwendeten
iiberwiegend lediglich spongidsen Knochen fiir ihre Versuche in vitro [3,46,104].
Hingegen kann spongidser und kortikaler Knochen zusammen in einer Knochenmiihle
zerkleinert werden und muss aus biomechanischer Sicht nicht voneinander getrennt
werden [9,72]. Insbesondere in Bezug auf die auch in dieser Untersuchung getestete
Torsionsstabilitét zeigte sich kein Unterschied [9,72]. Kortikaler Knochen scheint zudem
die Schaftsinterung im humanen Femur in vitro zu reduzieren [72]. Durch die

Verwendung beider Gewebeformen wird kein wertvoller Knochen verschwendet.

Die primdren mechanischen FEigenschaften hingen neben der Operationstechnik
iberwiegend von den Knochenchips selbst und deren Gréfe ab. Auch
Autbereitungstechniken wie die Thermodesinfektion koénnen die biologischen und
biomechanischen Eigenschaften des Knochentransplantats verdndern [39,40,42,43,53].
Prinzipien aus der Bodenmechanik und frithere experimentelle Untersuchungen lassen
den Schluss zu, dass die mechanischen Eigenschaften des impaktierten Materials durch
Verwendung unterschiedlicher Chipgro3en verbessert werden kénnen. So ldsst sich die
Verzahnung ineinander maximieren und eine hohe Toleranz gegen Scherkrifte erreichen.
Zudem braucht eingebrachter Knochenzement genug Material, um sich ausreichend
verankern zu konnen [31,42,44-46,104]. Die maximale GroB3e der Chips ist durch den
Abstand der eingesetzten Prothese von der Femurkortikalis begrenzt. Die

Mischverhéltnisse unterscheiden sich zwischen nativem und thermodesinfiziertem
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Knochen, um vergleichbare Ergebnisse zu erzielen [42]. Es gibt allerdings auch
Hinweise, dass die chirurgische Technik fiir die Primérstabilitdt wichtiger ist als die
Verwendung unterschiedlicher Chipgrofen. Die Verdichtung durch Impaktion konnte die
Vorteile der verschiedenen PartikelgroBen wieder zunichte machen und auch der Einsatz
von Zement bei der Implantation der Prothese verdndert die biomechanischen
Eigenschaften. So agiere das Transplantat nicht mehr als Aggregat aus Teilchen
unterschiedlicher Grofle, sondern als eine feste Masse. In diesem Fall wiirden groBere
Chips eine bessere Zementpenetration und eine erhohte Stabilitét erlauben [3,13]. Frei et
al. zeigten hingegen, dass die Zementpenetration nur unwesentlich mit der Porositét

korreliert und vermuteten deshalb weitere Einflussfaktoren [48].

Die Scherkréfte sind proportional zur Verzahnung zwischen den Partikeln, also der Kraft,
die das Aggregat zusammendriickt, und der Kohidsion zwischen den Partikeln. Die
Scherkraft kann mit der Mohr-Coulomb-Gleichung bestimmt werden [74]. Als
Scherfestigkeit ist per definitionem die Scherspannung bezeichnet, oberhalb derer eine
irreversible Verformung auftritt. Im Femur werden die Krifte hauptsidchlich nach distal
weitergeleitet, weshalb nur wenige radiale Kréifte das Knochentransplantat komprimieren
konnen. Daraus resultieren geringere Scherkrifte und gleichzeitig eine niedrigere
Torsionsstabilitit, da Torsion auch eine Scherung darstellt. Die Verzahnung,
beziehungsweise die Kohidsion zwischen den Knochenchips und deren Groéfle nimmt
durch die geringen Radialkrédfte im Femur an Bedeutung zu. Kleine Fliissigkeitsmengen
im Knochentransplantat konnen die Scherfestigkeit durch stirkere Kohédsionskrifte
erh6hen, analog zum Bau von Sandburgen, die nur mit feuchtem Sand standfest sind. Dies
kommt durch den Sog zwischen den (Knochen-)Partikeln zustande. Zu viel Fliissigkeit
fiihrt auf der anderen Seite zu einer niedrigeren Stabilitdt, in der Natur zu sehen bei
Treibsand  [31,42,45,46,72,74,103].  Hingegen  kann die = Zugabe von

Knochenersatzmaterialien die Kohésion vermindern [93].

Von entscheidender Rolle fiir die Prothesensinterung ist die sogenannte Viskoelastizitét
des Knochengemischs. Die Viskoelastizitit vereint die begrenzt reversiblen elastischen
Eigenschaften eines Festkorpers mit den irreversiblen viskosen Eigenschaften einer
Flissigkeit. Mit ihr ldsst sich das Deformierungsverhalten des Knochentransplantats
unter Belastung beschreiben. Bei Belastung auf die Prothese werden zunéchst die
fliissigen Bestandteile in die Peripherie gedringt. AnschlieBend verformt sich der

Knochen entlang der Kraftrichtung. Im Anschluss an die Krafteinwirkung bewegen sich
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die Knochenchips durch ihre elastischen Eigenschaften in Richtung ihrer urspriinglichen
Position zuriick. Diese Bewegungen konnen den impaktierten Verbund aus Prothese,
Zement und Knochentransplantat zum Zerreilen bringen [3,72]. Das viskoelastische
Verhalten ist durch verschiedene Eigenschaften des Knochengemischs beeinflussbar.
Diese beinhalten dessen Porositdt und Steifigkeit, das Verhéltnis von Feststoff- zu
Wasser- und Fettanteil und die Intensitidt der Impaktion [72]. Eine niedrige Porositit
zeigte sich in bisherigen Untersuchungen vorteilhaft [3,45,72]. Dem Vorteil eines
sauberen, fettfreien und stabileren Transplantats steht gegeniiber, dass mehr
Transplantatmaterial ben6tigt wird [103]. Erhohte Impaktionskréfte konnen die Porositét
vermindern [44,45,48]. Das Prothesendesign selbst hat wenig Einfluss auf die Sinterung
und die klinischen Ergebnisse, trotzdem sollte die Prothese die viskoelastischen und
permanenten Verformungen aufnehmen ohne Lockerungen am [Interface zwischen

Prothese, Zement und Knochen zu verursachen [53,60].

Nach der Operation unterliegt das Transplantat zwangsweise einer dauerhaften
Verformung und es starten Umbauprozesse im Korper, um den transplantierten Knochen
im Empfangerfemur zu integrieren [53,133]. Es wurde gezeigt, dass sich dieser sehr
effektiv umwandelt. Trotzdem ist noch nicht viel dariiber bekannt, da sich diese Prozesse
nur schwer anhand von Rontgenbildern erforschen lassen und langfristige
Biopsieentnahmen aus Knochentransplantaten fehlen. Prinzipiell sind drei Eigenschaften
des Transplantats notwendig: Osteokonduktion, Osteoinduktion und die mechanische
Stimulation. Die Osteokonduktion ist die Haupteigenschaft des Allotransplantats indem
es eine Matrix fiir die Osteogenese liefert. Eine dichte Packung und kleine Chips sorgen
fiir eine groBBe Oberfldche, auf der sich Blutgefdle bilden und Osteoprogenitorzellen
ablagern konnen [31,92]. Es liegen nur wenige Informationen zur idealen Gestaltung der
Knochenchips in Grofle, Form und Dichte fiir eine optimale Osteointegration vor.
Osteoprogenitorzellen,  mesenchymale Stammzellen und  Zytokine  wie
knochenmorphogenetische Proteine (kurz BMP) sorgen fiir die Osteoinduktion, der
Féhigkeit des Transplantats die Osteogenese zu steigern [14,92,133]. Sie werden bei
Impaktierung freigesetzt. Allograft besitzt weniger osteoinduktive Fihigkeiten als
Autograft. Schon zwei Tage nach Implantation der Spongiosachips ist deren Matrix von
Granulationsgewebe durchdrungen. Nach vier Wochen finden sich osteoklastische
Knochenresorption und osteoblastischer Knochenaufbau. Sechs bis zwdlf Monate

postoperativ ist das Allograft komplett mit vitalem korpereigenem Knochen durchsetzt.
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Wie bei der Frakturheilung kommt es zunéchst zur Bildung von Geflechtknochen, der
sukzessive durch Lamellenknochen ersetzt wird. Dieses Remodeling erfolgt von peripher
nach zentral. Immunologische Reaktionen des Empfangers auf das Allograft sorgen fiir
einen langsameren Verlauf dieses Prozesses im Vergleich zum Autograft. Zentral um den
Knochenzement kénnen sich Bereiche mit nekrotischem Transplantat und fibrosen
Verwachsungen bilden und bestehen bleiben [92,133]. Die Notwendigkeit fiir ein
komplettes Remodeling des Transplantats ist unsicher. Tégil und Aspenberg kommen zu
dem Schluss, dass einwachsendes fibroses Gewebe die mechanischen Eigenschaften
verbessert und ein komplettes Remodeling des impaktierten Knochens fiir ein gutes
klinisches Ergebnis nicht notwendig ist [125]. Leichte frithpostoperative Belastungen
wirken gemdll dem Wolff*schen Gesetz fordernd auf den Knochenumbau ein und fiihren

zu einer besseren Integration des Knochentransplantats [139,150].

3.6.3 Infektprivention mittels Thermodesinfektion und Antibiose

Infektionen stellen laut dem Deutschen Endoprothesenregister mit 15,5 % im Jahr 2019
nach der Prothesenlockerung mit 27 % den zweithdufigsten Grund fiir eine Revision dar
[58]. Protheseninfektionen und eine damit einhergehende septische Lockerung kdnnen
verschiedene Ursachen haben. Kommt es wéhrend der Operation zu einer bakteriellen
Kontamination der Prothese und des periprothetischen Operationsgebietes kann dies zu
einem fulminanten Krankheitsbild fithren [92]. Problematisch sind Minimalinfektionen,
eine sogenannte low-grade-infection. Hierbei wird die bakterielle Kontamination
postoperativ nicht apparent [107]. Zusétzlich kann gentamicinhaltiger Knochenzement
die Bildung spezieller Staphylococcus-aureus-Stimme, den small colony variants,
induzieren. Sie kommen vermehrt bei chronischen, antibiotikarefraktiaren Infektionen vor
und sind durch ihre langsame, iiber viele Monate verlaufende, Vermehrung schwer zu
diagnostizieren [33,137]. Uberdies kann sich eine initial keimfrei implantierte Prothese
sekundir durch Bakteridmien, etwa nach Zahnbehandlung, infizieren [64,118,130]. Im
Rahmen des Impaction-Bone-Graftings wird haufig allogenes Knochenmaterial
transplantiert, da die Defekte nicht selten umfangreich sind und sich groflere Volumen
von autogenem Knochen nicht ohne Stabilitdtseinbullen an der Entnahmestelle gewinnen
lassen. Dieses allogene Knochentransplantat stellt ebenfalls eine hdufige Ursache fiir
Infektionen mit HIV, Hepatitis oder diversen Bakterienstimmen dar. Auch im Rahmen

des Impaction-Bone-Graftings sind Infektionen die zweithdufigste Ursache fiir eine
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erneute Operation [92,111]. Entsprechende Maflnahmen zur Pravention von Infektionen

miissen ergriffen werden.

Es stehen mehrere Verfahren zur Auswahl, um bei den Knochentransplantaten eine
Antisepsis zu erreichen. Die Technik der Autbereitung hat Einfluss auf die biologischen
und biomechanischen Eigenschaften [42]. Dieser Einfluss muss so gering wie moglich
gehalten werden. Die am haufigsten angewandte Methode ist die chemische Desinfektion
mit Peressigsdure und Ethanol. Ebenfalls populér ist die Sterilisation mit Gammastrahlen.
Allerdings ist der Grad der Bestrahlung mit einem schlechteren Behandlungsergebnis und
verstdrkter Prothesensinterung assoziiert [60]. In dieser Untersuchung kommt als weitere

Moglichkeit die Thermodesinfektion mit feuchter Hitze zur Anwendung.

Bei der Thermodesinfektion wird das gewonnene allogene Knochenmaterial 15 Minuten
lang auf eine Kerntemperatur von 82,5 °C erhitzt. Dies hat eine Denaturierung von
Proteinen humanpathogener Keime zur Folge [102]. Ossidre Wachstumsfaktoren bleiben
teilweise erhalten. Sie werden erst bei Temperaturen von 100 °C vollstindig inaktiviert.
Die Osteokonduktivitit sowie die Festigkeit und die Struktur des prozessierten Knochens
werden um 20 % reduziert. Das erscheint fiir die klinische Anwendung als akzeptabel, da
sich mit der richtigen Partikelmischung eine mit der Verwendung von nativem Knochen
vergleichbare Feststoffdichte erreichen lasst [39,40,42,43,102]. Bei thermodesinfizierten
Knochenzylindern zeigte sich eine geringere Resistenz gegen Scherkrifte [40]. Die
Auswirkung von thermodesinfiziertem Knochen auf die Torsionsstabilitit unter

Verwendung des Impaction-Bone-Graftings wurde allerdings noch nicht untersucht.

Nachteilig an der Thermodesinfektion ist zu sehen, dass bei diesen Temperaturen Sporen
und Prionen nicht abgetdtet werden. Angesichts der sterilen Transplantatgewinnung im
Operationssaal ist dies zu vernachlédssigen. Im Anschluss an die Thermodesinfektion kann
der Knochen bei -20 °C gelagert werden, ohne die biomechanischen Eigenschaften zu
beeinflussen. Eine Kryokonservierung in fliissigem Stickstoff bei deutlich niedrigeren
Temperaturen ist nicht notwendig auch wenn dadurch die Anzahl der bendtigten
Impaktionen verringert werden kann [24,39,43]. Fiir thermodesinfizierten Knochen ergab

sich eine signifikant geringere Zementpenetration als fiir nativ belassenen Knochen [42].

Eine zementierte TEP ohne Antibiose erhoht das relative Risiko fiir eine Infektion
innerhalb des ersten Jahres postoperativ [97]. Eine viermalige Antibiotikaprophylaxe am
OP-Tag und antibiotikahaltiger Zement reduzieren das Infektionsrisiko um den Faktor

2,7 bis 6,8 [34]. Operationszeiten {iber 150 Minuten erhohen ebenso das Risiko fiir eine
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Infektion und damit fiir eine septische Lockerung signifikant [119]. Hohe lokale
Antibiotikakonzentrationen sind notwendig, um Biofilme zu durchbrechen und die
Entwicklung von Resistenzen zu verhindern [23,38]. Im Falle einer infizierten Prothese
konnen die bei einer Revision verwendeten Knochenchips mit Antibiotika impragniert
werden. Die Chips vergroBBern die Oberfldche des Transplantats und bewirken damit eine
gute Aufnahme von Substanzen und eine kontinuierliche Abgabe in das umliegende
Gewebe im Sinne eines Retardeffektes [77]. Dies ermdglicht eine einzeitige Operation
mit Sanierung des Infektes und die Rekonstruktion der Knochendefekte. Trotzdem sollte
eine zweizeitige Behandlung mit Einsatz eines Antibiotikaspacers préferiert werden

[111,145,146].

Die Trigersubstanz des Antibiotikums sollte die mechanische Stabilitit des
Knochentransplantats verbessern und die Osteointegration fordern.
Hydroxyapatitgranulat ist ein Hauptbestandteil von Knochen. Seine Zugabe zu allogenem
Knochen verbesserte die Knochenmineraldichte und die Zementpenetration. Erhohte
axiale Stabilitit und geringere Prothesensinterung konnten bei Zugabe in vitro ebenfalls
gezeigt werden [3,21,51,90,135,153]. Zum Einfluss auf die Torsionsstabilitit liegen nur
wenige Daten vor. Nach Zugabe von Partikeln aus Hydroxyapatit in vitro konnte eine
erhohte Torsionsstabilitdt gemessen werden [51,94]. Knochenchips kénnen auch in
Verbindung mit Knochenersatzwerkstoffen eingesetzt werden. Knochenersatzwerkstoffe
sind per definitionem Biomaterialien, die im Korper nach deren Implantation die Funktion
von Gewebe iibernehmen und die Gewebestruktur ersetzen. Voraussetzung fiir den
Einsatz eines Knochenersatzwerkstoffes ist, dass dieser mdglichst osteokonduktiv und
osteoinduktiv wirkt [77]. Diese Knochenwerkstoffe werden unter anderem in
Kombination mit Antibiotika angeboten. Deren Herstellung ist deutlich einfacher als die
Herstellung von beschichteten Knochenchips. Zudem kann kostenintensives
Knochentransplantat eingespart werden. Sie bieten weitere Vorteile in Bezug auf
Sterilitidt, Immunogenitit, konsistenten Materialeigenschaften und deren Verfligbarkeit
[21,77,135]. In der folgenden Untersuchung wurden Formkdrper, im Weiteren Pellets
genannt, als Kombinationsprodukt mit Antibiotikazusatz verwendet (Herafill® beads G,
Heraeus Medical GmbH, Wehrheim, Deutschland). Aufgrund der Mikrostruktur ist hier
im Vergleich zu Hydroxyapatit eine hohe anfingliche Freisetzung des Antibiotikums

moglich. Die Hauptbestandteile der Pellets sind in Tabelle 2 dargestellt.
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Die Privention von Infektionen ist entscheidend, um weitere Revisionseingriffe zu
verhindern. Die Kombination aus thermodesinfiziertem Knochentransplantat und lokaler
Antibiose in Form eines Knochenersatzwerkstoffes konnte eine Praventionsmoglichkeit
darstellen. Mogliche Einfliisse auf die Primérstabilitdt sind zu erwarten und wurden im

Folgenden untersucht.

Tabelle 2: Bestandteile der Herafill® beads G.

Bestandteil Eigenschaften
Calciumsulfat Eignet sich gut als Trdgersubstanz fiir das Antibiotikum [30] und als
(CaS0s) Knochenersatzmaterial mit osteokonduktiver Eigenschaft. Es ist gering

mechanisch stabil und nach wenigen Wochen in vivo abgebaut [77].

Calciumcarbonat Neutralisiert durch seine chemischen Eigenschaften den durch Infektion sauren
(CaCO0:s) pH-Wert und verlangert die Resorptionsdauer [77].

Triglycerid Dient zur Verbindung der Bestandteile.

Gentamicin Breitbandantibiotikum aus der Gruppe der Aminoglykoside. Es wird in der

Orthopédie zur Therapie der Osteomyelitis eingesetzt [73,77]. Ein Pellet enthélt
2,5 mg des Antibiotikums. Nebenwirkungen wie Nephro- und Ototoxizitdt sind

zu beachten.
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4 Material und Methoden

4.1 Untersuchungsdesign

Diese Studie ist ein randomisiertes Laborexperiment, dem als Grundlage die
Revisionsmethode des Impaction-Bone-Graftings mit zementierter Hiiftprothese dient.
Dabei wurden 40 Prothesenmodelle standardisiert hergestellt und randomisiert in 4
Gruppen mit jeweils 10 Modellen unterteilt. Diese Modelle wurden in Abhédngigkeit ihrer
Gruppe mit einer vorher definierten Kombination aus thermodesinfizierten oder nativen
Knochenchips und Antibiotikapellets nach der Methode des Impaction-Bone-Graftings
befiillt. Nachfolgend wurde je ein eigens angefertigter Prothesenschaft in die Modelle
einzementiert und direkt im Anschluss radiologisch mittels dreidimensionaler
Computertomographie untersucht. Hiernach konnte mit einer Universalpriifmaschine und
entsprechendem Messmodul das Torsionsmoment bis zum Versagen gemessen werden.
Die computertomographischen Analysen wurden zusammen mit den Torsionsmomenten
statistisch ausgewertet. In Abbildung 3 ist der chronologische Ablauf der Studie

zusammengefasst.

Vorbereitung .
_ Impaktierung der CT-U h
Knochenaufbereitung Modelle htersuchung

Modellerstellung

Statistische

Datenaufbereitung Torsionsmessung
Auswertung

Abbildung 3: Vereinfachte Darstellung der Versuchsdurchfithrung in chronologischer Reihenfolge.
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4.2 Herstellung der Prothesenmodelle

Fiir eine groBtmogliche Standardisierung wurde sich fiir einheitliche Prothesendelle aus
Polypropylen entschieden. Um zu verhindern, dass sich das impaktierte Knochenmaterial
in einem Prothesenmodell mit kreisrundem Querschnitt wihrend der biomechanischen
Testung dreht und keine Torsion gemessen werden kann, wurden ovale Rohren bendtigt.

Da diese im Handel nicht erhéltlich sind, wurden sie eigenstéindig hergestellt.

N =40 Rohren aus Polypropylen (DIN EN 1451-1; Marley GmbH, Wunstdorf,
Deutschland) mit einer Lange von 20 cm und einem Innendurchmesser von 4 cm wurden
mithilfe eines eigens dafiir angefertigten Gipsabdrucks auf einen ovalen
Innendurchmesser von 3 cm x 4 cm geformt. Dazu wurden die Rohren einzeln in einem
Ofen auf 160 °C erhitzt und anschlieBend bis zur Abkiihlung in die angefertigte Gipsform
gepresst. Im Bereich von 155 °C bis 200 °C ist Polypropylen thermoplastisch. In einem
weiteren Schritt wurden die Rohren auf der Innenseite mit einer groben Raspel angeraut
und am distalen Ende mit einem diinnen Bolzen versehen. Dann erfolgte lotrecht in einen

Sockel von 10 cm x 10 cm die Eingipsung.

Damit hatten die Rohren eine axiale und rotationsstabile Verankerung, die fiir die
Impaktierung und biomechanische Testung unabdingbar war. Bei der
Versuchsdurchfithrung musste mit diesem Aufbau auch kein Zementstopper distal in die
Modelle eingebracht werden. Uber die angeraute Oberfliche sollte eine zusitzliche

Verzahnung der Knochenchips mit den Prothesenmodellen erfolgen.

4.3 Herstellung der Knochenchips

Die Knochenchips wurden aus Knochenmaterial von Femurkdpfen des Schweins dhnlich
dem Protokoll von Folsch ef al. [42] hergestellt. Durch die physiologischen und
anatomischen Ahnlichkeiten des porzinen Knochens im Vergleich zum menschlichen ist
dieser gut als Quelle fiir den Knochen geeignet. Ebenso sind die Zementverteilung und

das Impaktionsergebnis mit dem menschlichen in-vitro-Modell vergleichbar [48,72,113].

Ein Schlachter lieferte 200 Femora von frisch geschlachteten Schweinen im Alter von 7

Monaten und einem Gewicht von 100 kg (Abbildung 4). Innerhalb von 12 Stunden post



Material und Methoden 30

mortem wurden die Weichteile entfernt und der Femurkopf mit dem Multifunktionstool

(Fein FMM 350 OQSL MultiMaster, C. & E. Fein GmbH, Schwibisch Gmiind) abgetrennt.

Die eine Halfte der Femurkdpfe verblieb nativ. Fiir die andere Hélfte der Kopfe erfolgte
im Anschluss eine Thermodesinfektion nach standardisierten Bedingungen gemal3 des
Marburger Knochenbank-Systems fiir 94 Minuten mit dem Lobator sd-2 (Telos,
Marburg). Dabei wurde im Zentrum des Femurkopfes eine Temperatur von 82,5 °C fiir
15 Minuten erreicht. In Abbildung 5 sind die Femurkopfe in dem speziellen Gefal3 des
Thermodesinfektors vor dem Zyklus zu sehen. Der Temperaturverlauf mit Heiz-, Plateau-
und Abkiihlphase ist vom Hersteller vordefiniert und kann nicht gedndert werden. Nach
Abschluss der Thermodesinfektion wird ein Protokoll ausgedruckt, das als Nachweis tiber

den erfolgreichen Desinfektionsprozess dient [102].

Abbildung 4: links: Multitool mit abgesetztem Femurkopf. Rechts: Frisches, eingespanntes
Schweinefemur.

(Quelle: eigene Aufnahme)
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Mit der Knochenmiihle (Spierings Orthopeadics B.V., Nijmegen, Niederlande) konnten
aus den nativen und thermodesinfizierten Kopfen Chips in den GroBen 3—5 mm, 5-8 mm
und 8-10 mm hergestellt werden (Abbildung 6). Daraus wurden Mischungen
entsprechend Tabelle 3 hergestellt. Fiir die Mischungsverhéltnisse der Chipgro3en
wurden die Ergebnisse aus der Studie von Folsch et al. [42] verwendet, in der fiir diese
Mischungsverhéltnisse die beste Dichteverteilung ermittelt wurde. Bis zur
Weiterverarbeitung wurden die Mischungen bei -20 °C gekiihlt aufbewahrt, entsprechend
den Richtlinien der Knochenbank.

Abbildung 5: Femurkopfe vor der Thermodesinfektion.

(Quelle: eigene Aufnahme)
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1) Nativ 3-5 mm

2) Nativ 8-10 mm

3) Thermodesinfiziert 3-5 mm
4) Thermodesinfiziert 5-8 mm

5) Thermodesinfiziert 8-10 mm

Abbildung 6: Spongiosachips in allen verwendeten Grofien.

(Quelle: eigene Aufnahmen)

4.4 Gruppeneinteilung

Basierend auf vorhergehenden Untersuchungen wurde die Anzahl der Proben pro Gruppe

auf n=4 mittels statistischer Analysesoftware berechnet (Power-Analysis G*Power

Vers. 3.1.9.2., A. Buchner, E. Erdfelder, F. Faul, A. Lang, HHU Diisseldorf). Um die

Aussagekraft zu erhohen, wurden je Gruppe n= 10 Modelle mit vier verschiedenen

Befiillungsmethoden untersucht (Tabelle 3). Die Knochenchips wurden dafiir

randomisiert auf die Modelle aufgeteilt. Im Weiteren werden die einzelnen Gruppen mit

den in Tabelle 3 in eckigen Klammern eingefiihrten Abkiirzungen beschrieben.
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Tabelle 3: Impaktierungsmethoden.

Gruppe ABP! | Chipgrifie [mm] Mischungs- Befiillung Impaktierung

[Abkiirzung] verhaltnis

3-5  5-8 8-10

(1) Nativ Nein

[noA?]
X - X 73 Jeweils 1/3 Dreifach
(2) Nativ Ja

[nmA?3]

(3) Thermodesinfiziert
[toAY]

Nein

X X X 1:1:1 Komplett Einfach
(4) Thermodesinfiziert

[tmA’]

! Antibiotikapellets

2 nativ ohne Antibiotikapellets

3 nativ mit Antibiotikapellets

4 thermodesinfiziert ohne Antibiotikapellets

3 thermodesinfiziert mit Antibiotikapellets

4.5 Antibiotikapellets

Bei zwei der vier Gruppen wurden zu den Knochenchips Antibiotikapellets (Herafill®
beads G, Heraeus Medical GmbH, Wehrheim, Deutschland) hinzugegeben. Die Pellets
(Abbildung 7) sind ein Kombinationsprodukt und haben die Funktion -eines
resorbierbaren Knochenfiillmaterials bei gleichzeitig lokal-antibiotischer Wirkung. Von
der Form entsprechen sie anndhernd einer Kugel mit zwei abgekappten Enden und den
Maflen 5 x 6 mm. Um die Anzahl der Pellets pro Modell zu ermitteln, ist von einem
standardisierten Probanden mit einem Gewicht von 80 kg ausgegangen worden. Laut
Gebrauchsanweisung® soll pro Kilogramm Korpergewicht n=1 Antibiotikapellet

verwendet werden. Damit ergibt sich eine Anzahl von n = 80 Pellets pro Modell.

3 Siehe Anhang
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Abbildung 7: Antibiotikapellets Herafill® beads G homogen mit den Knochenchips gemischt. Die

kugelihnliche Form der Pellets ist zu erkennen.

(Quelle: eigene Aufnahme)

Es ergibt sich eine Antibiotikagesamtmenge von 80 x 2,5 mg =200 mg, entsprechend
einem Volumen von 20 ml. Auf die Antibiotikawirkung ist in den Versuchen nicht weiter

eingegangen worden.

4.6 Prothesenmodelle

Fir die Versuchsdurchfiihrung wurden speziell konstruierte, rotationsstabile
Prothesenmodelle aus poliertem Edelstahl entsprechend der Studie von Folsch et al.
angefertigt [42]. Sie sollten mit ihrer polierten Oberfliche in Verbindung mit
Knochenzement verwendet werden und entsprachen der verkleinerten Kontur des
Impaktors. Dies bewirkte bei definitivem Sitz einen Zementmantel von 3 mm und wird
als sogenanntes ,,oversizing* des Impaktors bezeichnet. Orientiert am Design von in vivo

verwendeten Prothesen unterschieden sich diese insofern, dass der 10 cm lange Schaft
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gerade war und am Ende ein Gewinde erhielt (Abbildung 8). Das Gewinde war fiir die

Torsionsmessungen notwendig, um die Messaparatur anzubringen.

Abbildung 8: oben Impaktor; unten Prothesenschaft mit proximal aufgesetztem Gewinde.

(Quelle: eigene Aufnahme)

4.7 Versuchsdurchfiihrung

Die Versuche wurden alle von derselben Person mit standardisierten Techniken
durchgefiihrt, um die Variabilitit bei der Durchfiihrung minimal zu halten. Am
Versuchstag wurde das Gemisch aus den Knochenchips zuerst mit 0,9-prozentiger NaCl-
Losung (B. Braun, Melsungen, Deutschland) bei einer Raumtemperatur von 21 £ 1 °C
fiir 10 Minuten aufgetaut. AnschlieBend wurden von der jeweiligen Mischung aus
Knochenchips mithilfe eines Siebes mit einer Maschenweite von 2 mm und NaCl-Losung
alle Partikel kleiner als 2 mm entfernt und die Mischung anschlieBend mit einem
Bauchtuch ausgedriickt. Dies sollte eine Entfettung der Spongiosachips bewirken, um
anschliefend eine gute Eindringtiefe und Verzahnung des Zements mit dem
Knochenmaterial erreichen zu konnen. Um relevante Effekte zu erzeugen, wurden zu den
Mischungen fiir Gruppe 2 und Gruppe 4 (Tabelle 3) die in Abschnitt 4.5 berechneten 80
Antibiotikapellets hinzugefiigt und homogen von Hand mit den Spongiosachips

vermischt (Abbildung 7).

Jetzt konnten die einzelnen Knochenmodelle entsprechend dem Versuchsprotokoll
befiillt und mittels eines eigens dafiir konstruierten Impaktormodells impaktiert werden.
Dies erfolgte mit einem gefiihrten Fallgewicht mit der Masse von 1450 g aus einer

Fallhohe von 180 mm in Anlehnung an eine Studie von Putzer (Abbildung 9) [104].
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Fallgewicht
1450 g

_ Fihrungsstab

180

Gewichtstopper

- Wandverankerung
mit Fihrung

Impaktor

PVC-Rohr

180
170

Gipssockel

40

Ll

Abbildung 9: Technische Zeichnung der Impaktorvorrichtung nach Abschluss der Impaktion. Alle
Maflangaben sind in Millimetern. Unten links: Aufnahme wéhrend der Impaktierung eines Modells
aus der Gruppe ,,Thermodesinfiziert ohne Antibiotikapellets*.

(Quelle: eigene Zeichnung und Aufnahme)
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Es wurde impaktiert bis der Impaktor noch 1 cm vom kranialen Rand des Polypropylen-
Rohres entfernt war. Mittels eines speziell angefertigten Restriktors konnte der Impaktor
aus dem Modell entfernt werden, ohne dabei die verdichtete Knochenmatrix zu zerstoren.
Eine schwere Entfernung des Impaktors signalisierte die suffiziente Impaktierung mit
Herstellung von axialer Stabilitit und Torsionsstabilitit. Es hatte sich ein Markraumkanal
(Abbildung 10) gebildet, in den im Folgenden Prothesenmodelle aus poliertem Edelstahl

einzementiert werden konnten.

Abbildung 10: Modell mit ovalem Innendurchmesser (3 x 4 cm) nach der Impaktierung. Im
Zentrum ist der Markraumkanal zu sehen.

(Quelle: eigene Aufnahme)
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Fiir die Implantation wurde unter Vakuum (Palamix® Vakuummischsystem, Heraeus
Medical GmbH) 40 g luftblasenfreier und niedrig viskéser Knochenzement (Palacos®
R+G 40, Heraeus Medical GmbH, Wehrheim, Deutschland) hergestellt. Der Zement ist
vom Hersteller zur besseren Sichtbarkeit mit dem Farbstoff Chlorophyll E141 griin
gefirbt. AnschlieBend erfolgte mit dem Zementapplikator (Palamix® Zementpistole,
Heraeus Medical GmbH, Wehrheim, Deutschland) die retrograde Einbringung in den
Markkanal (Abbildung 11). Hier wurden die vorgefertigten Prothesenschifte lotrecht

eingepresst.

Nach einer Wartezeit von 8 Minuten + 30 Sekunden bei Raumtemperatur und unter
kontinuierlichem Druck der Prothese in das Modell war der Knochenzement geméfl dem
Anwendungshinweis [63] vollstindig ausgehdrtet und der Prothesenschaft fest

einzementiert.

Abbildung 11: Zementierung des Modells mit dem Palacos® Knochenzement. Die griine Farbe
(Chlorophyll E141) dient der besseren Sichtbarkeit im Operationsfeld. Rechts oben im Hintergrund ist
ein Ausschnitt des Mischsystems Palamix® zu sehen.

(Quelle: eigene Aufnahme)
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4.8 Radiologische Untersuchung

Nach dem Einzementieren der Modelle und vor deren biomechanischer Testung wurden
die Modelle einzeln radiologisch untersucht. Dazu erfolgte eine dreidimensionale
Schnittbildgebung im Computertomographen (Somatom® Force, Siemens Healthcare
AG, Ziirich, Schweiz; Abbildung 12). Die Réhrenspannung betrug 120 Kilovolt und die
Schichtdicke 292,969 Mikrometer (um). Die Metallprothesen blieben wéhrend der
Bildgebung in den Modellen, da ansonsten keine biomechanische Messung mehr moglich
gewesen wire. Die durch das Metall entstandenen Artefakte und Verminderungen im
Kontrast durch die grolen Dichteunterschiede hatten keinen Einfluss auf die spétere
Auswertung, da fiir die Porositdtsanalysen lediglich die Luft von den Knochenchips
abzugrenzen war. Luft mit per definitionem -1000 Hounsfield Einheiten unterscheidet

sich klar von den Knochenchips mit +500 bis 1000 Hounsfield Einheiten.

—reIVIEND

Abbildung 12: Anordnung der Prothesen im CT- Geriit.

(Quelle: eigene Aufnahme)
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4.9 Biomechanische Testung

Unmittelbar nach dem CT-Scan erfolgte die Messung auf Torsion. Das Torsionsmoment,
angegeben in Newtonmetern, wurde als maximales Drehmoment definiert, das vor dem
Versagen des Knochengemischs auf die Probe eingewirkt hatte. Hierfiir wurde die
Universalpriifmaschine (/nspekt table Blue 20 EDC 222, Hegewald & Peschke Mel3- und
Priiftechnik GmbH, Nossen, Deutschland) mit einem entsprechend konstruierten
Torsionsmodul verwendet, das in Abbildung 13 dargestellt ist. Am Gewinde des
einzementierten Prothesenmodells ist eine 80 cm lange Aluminiumstange befestigt

worden, an deren Enden ein jeweils gleich langes Seil angebracht war. Dieses Seil war

F

ges

/ Messkopf

@ _o— Umlenkrolle

Abbildung 13: Aufbau der Torsionsmessung: Zentral das Prothesenmodell mit angebrachter

Stange, die iiber Umlenkrollen mit dem Messkopf verbunden ist. Bei Zug am Messkopf mit
der Kraft F erfiahrt die Prothese das Torsionsmoment Mt und die Stange die Auslenkung h

unter dem Winkel p. Links im Bild eine Aufnahme wiihrend der Versuchsdurchfiihrung.

(Quelle: Eigene Zeichnung und Aufnahme)
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iiber Umlenkrollen am Messkopf der Priifmaschine befestigt. Er konnte die Kraft in
Newton (N) mit einer Genauigkeit von 0,01 N und einer Wegeauflosung < 1 pm messen.
Die Modelle wurden fest iiber deren Gipssockel eingespannt. Dieser Messaufbau
bewirkte, dass ein Kréftepaar senkrecht zur Modellachse angreift und damit das
Torsionsmoment Mt ohne den Einfluss von zusétzlicher axialer Druck- oder
Zugbelastung entsteht. Die Auslenkung der Stange wird zur Berechnung des
Torsionsmoments gemédl Formel 1 {iber den Winkel a in der Sinusfunktion
berticksichtigt. Dieser Winkel a ldsst sich iiber den Winkel 8 entsprechend Abbildung 13

nach der folgenden Formel berechnen:
a=90°—- 2)

Fiir den Winkel 8 gilt gemall Abbildung 13:

. h
ﬂ = tan 1 1— 3)
2 lges

Somit ldsst sich der Winkel a unter der bekannten Lénge des Hebelarms wie folgt
berechnen:

h
0,4m

a =90°—tan~! 4)

Auslenkungen unterhalb von 10°, wie sie in diesem Versuch vorkamen, entsprechen
einem Winkel a zwischen 80° und 90° und damit gemaf der Sinusfunktion anndhernd 1.
Daraus resultierend ergeben sich keine relevanten Fehlmessungen in Bezug auf das
Torsionsmoment und Formel 1 lédsst sich mit der bekannten Lénge des Hebelarms von

| = 80 cm vereinfachen zu:
M;[Nm] =F[N] x 0,8 m S)

Die gewonnenen Messdaten wurden im Anschluss in einem kartesischen
Koordinatensystem mit dem Winkel im Gradmal auf der Abszissenachse und dem
Torsionsmoment, angegeben in Newtonmetern, auf der Ordinatenachse geplottet.

Exemplarisch dargestellt in Diagramm 1.

Das Aggregat aus impaktierten Knochenchips zeigt nur im Bereich der Primérstabilitét
einen linearen Anstieg des Torsionsmoments. Die Torsionsstabilitit in diesem Versuch
ist dquivalent zur Summe aller Scherfestigkeiten zwischen den Knochenchips. Es kommt

nicht zu einer klaren Bruchkante, wie dies beispielsweise bei Feststoffen der Fall ist, da
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sich die impaktierten Chips nach Bruch innerhalb des Prothesenmodells weiter ineinander
verkanten konnen und eine Ausdehnung durch das Polypropylen-Rohr verhindert wird.
Um in dieser Studie das Versagen der Primérstabilitdt zu bestimmen, wurde in die beiden
linearen Bereiche vor und nach Bruch je eine Ausgleichsgerade gelegt. Automatisiert
konnte mit dem Tabellenkalkulationsprogramm (Excel 2016, Microsoft Corporation,
Redmond, USA) aus den beiden Funktionen der Geraden deren Schnittpunkt bestimmt

werden. Dieser gab die Primérstabilitdt an und ist in Diagramm 1 eingezeichnet.

Uber Formel 3 konnte auch die theoretische Scherung (S) der Knochenchips bei Bruch
berechnet werden, wenn davon ausgegangen wird, dass ein Versagen an der Schicht

zwischen Zement und Prothese 10 mm entfernt vom Zentrum des Modells stattfindet:

S=10mm X tanf 6)

Nach Abschluss der Messungen wurden die Modelle und die verwendeten Materialien

vorschriftsméfig entsorgt.

4,5

Torsionsmoment [Nm]

0 0,5 1 1,5 2 2,5 3 3,5 4
Winkel [°]
X Kraft [Nm] Linear (Kraft [Nm])

Diagramm 1: Darstellung der Torsionsmomente des Modells Nr. 6 aus der Gruppe toA in
Abhiingigkeit des Winkels. Zur besseren Ubersicht wurde nur jeder 10. Wert abgebildet. Durch
die beiden linearen Bereiche wurde je eine Ausgleichsgerade gelegt. Der schwarze Pfeil zeigt auf

den Punkt des Versagens bei 2,82 Nm Torsionsmoment.
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4.10 Radiologische Auswertung

Nach Abschluss der radiologischen und biomechanischen Untersuchungen wurde mit der
radiologischen Auswertung begonnen. Der Fokus lag hierbei auf der rdumlichen
Verteilung der Antibiotikapellets innerhalb des Modells (Abschnitt 4.10.1) und auf der
Analyse der Lufteinschliisse im Sinne von Poren (Abschnitt 4.10.2). Zunichst wurden die
DICOM-Datensidtze* softwarebasiert (Analyze V. 11.0, Biomedical Imaging Resource,
Mayo Clinic, Rochester MN, USA) eingelesen und in Bitmap-Dateien konvertiert.
Daraus konnten isotrope Voxel mit der Kantenléinge von 292,969 um erzeugt werden.
Die Kantenlidnge wurde durch den verwendeten Computertomographen vorgegeben. Jetzt
konnten die Modelle in Abhéngigkeit des implantierten Prothesenschaftes in allen drei
Ebenen des Raumes ausgerichtet werden (Data Viewer V. 1.5.6.2, Bruker microCT,
Billerica MA, USA). Fiir die weiteren Schritte diente die Prothesenspitze als
Bezugspunkt. Sie bekam im dreidimensionalen Koordinatensystem den Punkt P (0[0|0)
zugewiesen, angegeben in Millimetern. In Abhéngigkeit von der Prothesenspitze wurde
mit einem weiteren Programm (CTAnalyser V. 1.18.8.0, Bruker microCT, Billerica MA,
USA) ein Volume of interest (VOI) von 120 mm Hohe definiert. Um Messfehler zu
vermeiden, musste von den Bilddateien die Polypropylen-Roéhre und der Prothesenschaft

entfernt werden. Dazu wurde eine entsprechende Region of interest (ROI) erzeugt.

Nach diesen Schritten waren die Modelle fiir die weiteren Analysen vorbereitet.

4.10.1 Verteilung der Antibiotikapellets

Anhand der rdumlichen Verteilung der Antibiotikapellets innerhalb des Modells sollten
einerseits Zusammenhange mit der Torsionsstabilitdt aufgedeckt werden und andererseits

sollte die Homogenitit der Befiillung und Impaktierung der Modelle validiert werden.

Dazu wurde das Prothesenmodell in folgende fiinf Gruppen unterteilt: ,,Prothese
proximal®, ,,Prothese Mitte*, ,,Prothese distal®, ,,Periprothetisch* und ,,Kontrolle*. Sie
dhnelten den Gruen-Zonen [59]. Die Gruppe ,,Prothese proximal* entspricht dabei den
Gruen-Zonen 1 und 7, ,,Prothese Mitte* den Gruen-Zonen 2 und 6, ,,Prothese distal*“ den
Gruen-Zonen 3 und 5 und der Periprothetische Bereich der Gruen-Zone 4.

Veranschaulicht sind die Gruppen in Abbildung 14. Da es sich um ein symmetrisches

* DICOM ist die Abkiirzung fiir ,,Digital Imaging and Communications in Medicine* und ein internationaler
Standard von medizinischen Bildinformationen.
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Prothesenmodell handelte, konnte nicht zwischen den Gruen-Zonen 1 und 7, 2 und 6 und
zwischen den Zonen 3 und 5 unterschieden werden. Softwarebasiert (CTAnalyser V.
1.18.8.0, Bruker microCT, Billerica MA, USA) wurde mit einem dreidimensionalen
kartesischen Koordinatensystem und der MalBeinheit Millimeter gearbeitet. Als
Orientierungspunkt galt wie bei der Erstellung des VOI die Prothesenspitze mit dem ihr
zugeweisenen Punkt Po(0|0|0). Von hier ausgehend konnten die fiinf genannten Gruppen
mit einer Hohe von jeweils h =30 mm definiert werden (Abbildung 14). Bei einer

Schichtdicke von 292,969 um entspricht das 103 CT-Schnittbildern.

Zusitzlich wurde jede Gruppe im Transversalschnitt in einen mittigen (Fm) und einen
randstdndigen Bereich (Fr) gleicher Flache und damit auch gleichen Volumens unterteilt
(Abb.1 links unten), um auch hier eventuelle Abhéngigkeiten zur Torsionsstabilitit und
Verteilung ausfindig machen zu konnen. Der Fldcheninhalt (Fg) der Ellipse wird mithilfe

der Halbachsen der Ellipse (a, b) durch die Formel 7 beschrieben:
Fglmm?)=mnxaxhb 7)

Damit ergibt sich mit den Halbachsen a; =20 mm und b; =15 mm fiir die Gesamtflidche

Fges= 942 mm?. Um nun eine zweite Ellipse innerhalb des Rohres mit genau der halben

Gesamtfliche Fyr =471 mm? zu erhalten, wird Formel 7 modifiziert:

%znx(a—x)x(b—x) 8)

Mit den obigen Werten eingesetzt ergibt sich fiir x der Wert 5. Die mittelstindige Ellipse

hat somit die Halbachsen a= 15 mm und b= 10 mm.

Insgesamt wurde bei einer Untersuchungshdhe von 150 mm so ein theoretisches Volumen
von 141,3 Millilitern (141.300 mm?) analysiert. Jede Untergruppe a 30 mm Hohe hatte
dabei ein Volumen von 28,26 Milliliter. Mit der Software (CTAnalyser V. 1.18.8.0,
Bruker microCT, Billerica MA, USA) konnte jedem Antibiotikapellet in Abhédngigkeit
zur  Prothesenspitze eine Koordinate zugewiesen werden. Mithilfe des
Tabellenkalkulationssystems (Excel 2016, Microsoft Corporation, Redmond, USA)

wurden die Pellets automatisiert den definierten Gruppen zugeordnet.
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Beispielsweise gehoren im Transversalschnitt in Abbildung 14 links unten die 5
Antibiotikapellets zu der Gruppe ,,Prothese Mitte, randstindig®. Fiir die Vergleiche
zwischen den Gruppen wurden die Antibiotikapellets pro Kubikzentimeter (cm?)
berechnet und hierbei das Volumen des Prothesenschafts abgezogen, da sich in dessen

Bereich keine Pellets ansammeln konnten.

Definition der verschiedenen Gruppen

Prothese
proximal

Prothese
mitte

Prothese
distal

Periprothetisch

Kontrolle

Rand Mitte Zement

e =

-

Abbildung 14: Einteilung des Prothesenmodells in 5 Gruppen, dargestellt an einem CT Bild eines
Modells aus der Gruppe ,,Thermodesinfiziert mit Antibiotikapellets“. Zu sehen in coronarem
(griin), transversalem (rot) und sagittalem (blau) Schnitt. Im coronaren Schnitt sind in griiner

Farbe die entsprechenden Zonen nach Gruen eingezeichnet. Im transversalen Schnitt ist
beispielhaft ein Antibiotikapellet ABP markiert.

(Quelle: modifiziertes Bildschirmfoto aus CTAnalyzer; eigene Aufnahme)
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4.10.2 Porenanalyse

Eine Pore ist gemdll der Software CTAnalyser (V. 1.18.8.0, Bruker microCT, Billerica,
MA, USA) als abgekapselter Luftraum innerhalb einer VOI definiert. Es sollte untersucht
werden, ob sich die Poren hinsichtlich ihres Volumens und ihrer Anzahl zwischen den

Gruppen unterscheiden, um deren Einfluss als méglicher Confounder zu ermitteln.

Hierfiir wurde die zu Beginn erzeugte ROI modifiziert. Zusétzlich zur Prothese wurde
auch der Zement aus der ROI {iiber die Anpassung der Hounsfield Einheiten
herausgerechnet. Dies war notwendig, um die Messung durch Artefakte im Bereich der
Kontaktfliche zwischen Zement und Prothesenschaft nicht zu verfdalschen. Artefakte
traten hier durch grofle Dichteunterschiede auf. Mittels Binarisierung konnten Luft und
Festmaterial voneinander unterschieden werden. Analysiert wurde der Luftanteil am
Gesamtvolumen (VOI), die Anzahl und die GroBe der Poren. Die Grof3e der Poren konnte
in Schritten von einem Voxel angegeben werden. Die Kantenldnge eines Voxels war
durch den Computertomographen vorgegeben und betrug wie auch schon die
Schichtdicke 292,969 um. Es wurde in der Prothese der Bereich von + 90 bis - 30 mm
(vergleiche Abbildung 14) betrachtet. Das theoretische VOI betrédgt folglich 113,0 mL.
Der Bereich Kontrolle wurde nicht auf Poren untersucht, da es teilweise durch den nicht

immer gleich hohen Gipssockel zu falschen Ergebnissen gekommen wire.

Alle Schritte wurden mit der Software CTAnalyser (V. 1.18.8.0, Bruker microCT,
Billerica, MA, USA) durchgefiihrt.

4.10.3 Peripherieanalyse der Antibiotikapellets

Es fand eine weitere Anpassung der im vorherigen Abschnitt 4.10.2 erstellten ROI statt.
Hierzu wurden um die Antibiotikapellets zwei dreidimensionale Schichten der Dicke von
3 und 5 Voxeln gezogen. Dies entsprach ndherungsweise 0,9 mm beziehungsweise
1,5 mm, graphisch dargestellt in Abbildung 15. Analysiert wurde wie bereits in Abschnitt
4.10.2 der Luftanteil am VOI und die Anzahl und GréBe der Poren. Diese Auswertungen
erfolgten ebenfalls mit der Software CTAnalyser (V. 1.18.8.0, Bruker microCT, Billerica
MA, USA).
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ROI 2 (5 Voxel = 1.5 mm)
ROI 1 (3 Voxel = 0.9 mm)

Antibiotikapellet

Abbildung 15: Messung der Porengrofie innerhalb zweier definierter Gruppen, ROI 1 und ROI 2,
um die Herafill®-Antibiotikapellets
(Quelle: eigene Zeichnung)

4.11 Statistik

Um die angewandten Methoden und daraus resultierenden Ergebnisse differenziert
betrachten zu kdnnen, musste eine statistische Analyse durchgefiihrt werden. Diese
erfolgte fiir alle Datensitze mit dem Programm SPSS Statistics® (V. 26.0.0.0, IBM,
Armonk, USA) fiir Windows. Dieses wurde auch zum Erstellen einzelner Abbildungen

im Ergebnisteil verwendet.

Fiir die Torsionsanalyse wurden die vier erstellten Gruppen als unabhéngige Variable und
das Torsionsmoment als davon abhédngige Variable definiert. Pro Gruppe wurden n = 10
Modelle untersucht, also insgesamt n =40 Modelle. Zunichst sollten die erhobenen
Daten mittels Q-Q-Diagramm und dem nach Lilliefors korrigierten Kolmogorov-
Smirnov-Anpassungstest auf Normalverteilung untersucht werden. Der Levene-Test
analysierte auf Homoskedastizitdt’. Die Ergebnisse jeder Gruppe wurden als Mittelwerte
des Torsionsmomentes mit Standardabweichung angegeben. AnschlieBend konnte eine
univariate Varianzanalyse (ANOVA) durchgefiihrt werden, um signifikante
Varianzunterschiede zwischen den vier Gruppen zu finden. Findet sich dabei ein

signifikanter Effekt, ist nach wie vor unklar, zwischen welchen Gruppen der Effekt

> Varianzhomogenitit (griechisch: homos = gleich, skedannynai = streuen)
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vorliegt. Uber paarweise Vergleiche im LSD-post-hoc-Test konnten diese signifikante
Mittelwertunterschiede zwischen den einzelnen Gruppen aufgedeckt werden. Der
Hauptfokus lag auf den Vergleichen der Torsionsstabilitdt zwischen den beiden Gruppen
»Nativ ohne Antibiotikapellets* und ,,Nativ mit Antibiotikapellets* und zwischen den
anderen beiden Gruppen ,Thermodesinfiziert ohne Antibiotikapellets® und
,» Thermodesinfiziert mit Antibiotikapellets*. Hiermit sollten folgende Nullhypothesen Ho

iiberpriift werden:

e Ho: Die Zugabe von gentamicinhaltigen Pellets (Herafill®) hat keinen Einfluss auf
die Torsionsstabilitit von impaktierten nativen und thermodesinfizierten
Knochenchips.

e Ho: Die Torsionsstabilitit unterscheidet sich zwischen den Gruppen mit nativ

belassenem und thermodesinfiziertem Knochen nicht.

Das Signifikanzniveau wurde trotz des experimentellen Versuchsaufbaus konservativ auf
o = 0,05 festgelegt, um relevante Ergebnisse zu erzeugen. Unterhalb von a = 0,05 ist
davon auszugehen, dass der ermittelte Unterschied zwischen den Gruppen nicht durch
Zufall bedingt ist. TestgroBen mit einem Signifikanzwert von p < 0,05 werden als

signifikant und p-Werte < 0,001 als hochsignifikant bezeichnet.

Im post-hoc-Test fand multiples Testen statt. Das flihrte zu einem Anstieg des Alpha-
Fehlers, also falschlicherweise dem Ablehnen der Nullhypothese. Um dem
entgegenzuwirken wurde eine Korrektur nach Bonferroni durchgefiihrt. Dabei wird o

durch die Anzahl der paarweisen Vergleiche dividiert.

Die radiologischen Untersuchungsergebnisse der Antibiotikapellets wurden ebenfalls
zundchst einer deskriptiven Analyse unterzogen. Dazu fand ein Vergleich der absoluten
Anzahlen der Antibiotikapellets in den jeweiligen Gruppen statt, gefolgt von der Analyse
auf Normalverteilung. Der Levene-Test bestimmte die Homskedastizitdt® und
signifikante Mittelwertunterschiede untersuchte im Anschluss ein zweiseitiger t-Test.
Hiermit sollte validiert werden, dass sich in den einzelnen Modellen vergleichbar

homogene Mischungen aus Knochenchips und Antibiotikapellets befanden.

Weiterhin erfolgte anhand der Torsionsmomente eine Korrelationsanalyse nach Pearson,
um Einfliisse der Lage der Antibiotikapellets auf das Torsionsmoment aufzudecken. Die

Nullhypothese lautete hierzu:
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e Ho: Die Porositit von impaktiertem nativem und thermodesinfiziertem Knochen

hat keinen Einfluss auf die Torsionsstabilitit.

Die Poren der einzelnen Modelle wurden ebenfalls deskriptiv auf Unterschiede zwischen
den Gruppen analysiert und anschlieend in Verbindung mit den Torsionsmomenten

einer Korrelationsanalyse nach Pearson unterzogen.

Die Peripherieanalyse der Antibiotikapellets erfolgte deskriptiv. Ein zweiseitiger t-Test
priifte Unterschiede im Porenvolumen zwischen der thermodesinfizierten und nativen
Gruppe. Mogliche Einfliisse auf die Torsionsmomente sollten erneut einer

Korrelationsanalyse nach Pearson aufgedeckt werden.
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S5  Ergebnisse

Bei der Vielfalt der Untersuchungsergebnisse bietet sich ein strukturiertes Vorgehen in
der Ergebnisdarstellung an. Zunichst werden die biomechanischen Messergebnisse
deskriptiv aufgefiihrt und im Anschluss die Ergebnisse der univariante Varianzanalyse.
Darauf folgt die Erlduterung der radiologischen Ergebnisse und deren Korrelationen in
Verbindung mit den biomechanischen Ergebnissen. Zuletzt findet sich eine Ubersicht der

Haupteffekte.

5.1 Biomechanische Testung auf Torsionsstabilitit

5.1.1 Tests auf Normalverteilung

In den Box-Plots der einzelnen Gruppen zeigten sich zwei leichte Ausreiller, aber keine
extremen Ausreiller, das heif3t es gab keine Werte, die mehr als 3 Standardabweichungen
vom Mittelwert entfernt waren (Abbildung 16). Dementsprechend wurden keine Werte
ausgeschlossen und alle vier Gruppen enthielten mit n = 10 dieselbe Anzahl an Modellen.

Die exakten Werte finden sich in Tabelle 4.

6,000 15
o]
& 4,000
=) 36
.E le)
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2,000
,000
noA thoA nmA thmA

Behandlung

Abbildung 16: Box-Plots zur Torsionsstabilitit [Nm] der einzelnen Gruppen. In den beiden
thermodesinfizierten Gruppen fand sich jeweils ein leichter Ausreifier (mit Kreis markiert). Die

horizontalen Linien geben jeweils den Median an. Der blaue Bereich umfasst die 25. bis 75. Perzentile.



Tabelle 4: Torsionsmomente fiir jede des der Prothesenmodelle (ID) in Abhiingigkeit von der Behandlung.

Die Werte wurden auf zwei Nachkommastellen gerundet.

Torsion Torsion Torsion Torsion
ID Behandlung [Nm] ID Behandlung [Nm] ID Behandlung [Nm] ID Behandlung [Nm]
1 1,94 11 2,99 21 1,86 31 1,05
2 6,51 12 1,23 22 2,46 32 1,03
3 2,81 13 1,15 23 1,68 33 3,09
4 3,42 14 1,66 24 1,94 34 0,90
5 N 246 15~ Thermodes- 5 25 2,99 35~ Thermodes- 1,68
ABP infiziert ohne Nativ mit ABP infiziert mit
6 3,42 16 ABP 2,82 26 0,88 36 ABP 3,63
7 4,40 17 2,46 27 0,98 37 1,17
8 3,07 18 2,72 28 1,50 38 1,92
9 2,29 19 3,95 29 0,62 39 1,33
10 4,58 20 2,19 30 1,06 40 1,36
Mittelwert 3,49 +1,36 Mittelwert 2,73 +1,35 Mittelwert 1,72 +0,93 Mittelwert 1,71 +0,78
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Erwarteter Wert von Normal

Beobachteter Wert

Abbildung 17: Q-Q-Diagramm der Torsionswerte.

Im Q-Q-Diagramm ldsst sich erkennen, dass die gemessenen Torsionswerte an der

Grenze zur Normalverteilung lagen (Abbildung 17). Der nach Lilliefors korrigierte

Kolmogorov-Smirnov-Normaltest (Tabelle 5) bestitigte bei einem Signifikanzniveau von

o =5 % eine Normalverteilung der Torsionsmomente fiir jede der vier Gruppen: nativ

ohne Antibiotikapellets (noA), nativ mit ABP (nmA), thermodesinfiziert ohne ABP

(thoA), thermodesinfiziert mit ABP (thmA; jeweils p > 0,05). In Kombination der Tests

wurde sich flir eine Normalverteilung der Torsionswerte entschlossen. Dementsprechend

mussten die Daten nicht transformiert werden und es konnte eine univariate

Varianzanalyse (ANOVA) durchgefiihrt werden.

Auch die parallel zu den Torsionsmomenten erhobenen Winkel zum Zeitpunkt des

Versagens waren iiber alle Gruppen hinweg normalverteilt.

Tabelle 5: Kolmogorov-Smirnov-Normaltest.

Gruppe Nullhypothese Hy Signifikanz Entscheidung
noA >(0,2
nmA Die Verteilung der Torsionswerte >0,2 . .
C : Ho wird beibehalten.
thoA ist eine Normalverteilung. 0,176
thmA 0,078
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5.1.2 Deskriptive Statistik

Die Mittelwerte (MW) der Torsionsmomente der einzelnen Gruppen unterschieden sich,
graphisch dargestellt in Abbildung 16. Die Gruppe nativ ohne Antibiotikapellets zeigte
den hochsten Torsionswiderstand (MW = 3,49 Nm; Standardabweichung (SD) = 1,36),
gefolgt von der Gruppe thermodesinfiziert ohne Antibiotikapellets (MW = 2,73 Nm;
SD = 1,35). Dies entspricht einer prozentualen Abnahme um 22 %. Die beiden Gruppen
mit den Pellets ergaben fiir die Gruppe thermodesinfiziert mit Antibiotikapellets
MW =1,72 Nm; SD=0,93) und fiir die Gruppe nativ mit Antibiotikapellets
(MW = 1,71 Nm; SD = 0,78) dhnliche Werte. Das 95 %-Konfidenzintervall fiir nativen
Knochen ohne Antibiotikapellets reichte von 2,52 Nm bis 4,47 Nm und von 1,76 Nm bis
3,69 Nm fiir thermodesinfizierten Knochen ohne Antibiotikapellets. In der Gruppe nativ
mit Antibiotikapellets iiberspannte es sich von 1,15 Nm bis 2,27 Nm und von 1,05 Nm

bis 2,38 Nm fiir die Mischung aus thermodesinfiziertem Knochen und Pellets.

Das Versagen der Prothesen fand dabei nach einer mittleren Torsion der Prothese von
0,79 £ 0,53° {iber alle Gruppen hinweg statt. 10 mm entfernt vom Mittelpunkt der

Prothese entsprach dies einer theoretischen Scherung von 137,88 + 93 um.

Die Anzahl der nétigen Einschldge bis zum definitiven Sitz des Impaktors zeigte dhnlich
einer fritheren Untersuchung einen weiten Bereich, der fiir thermodesinfizierten Knochen
niedriger war als fiir nativ belassenen [42]. Aufgrund eines stattgefundenen

Datendiebstahls waren die exakten Zahlen nicht mehr reproduzierbar.

5.1.3 Vergleich der Torsionsstabilitiit zwischen den Gruppen

Mit dem Levene-Test erfolgte die Uberpriifung auf Homoskedastizitit. Gemif diesem
Test konnte eine Gleichheit der Varianzen angenommen werden (p=0,561) und

daraufhin eine univariate Varianzanalyse durchgefiihrt werden.

Das Torsionsmoment unterschied sich in der einfaktoriellen Varianzanalyse signifikant
zwischen den verschiedenen Gruppen (p = 0,002). Geméall Cohen et al. [22] war dies ein

groBer Effekt (n?~0,33).

Im Post-hoc-Test konnte die Behandlung der Knochenchips, also ob thermodesinfizierter
oder nativer Knochen verwendet wurde, keinen signifikanten Unterschied beziiglich der
primdren Torsionsstabilitdt zeigen (p > 0,05). Die zuvor aufgestellte Nullhypothese

lautete, dass sich die Torsionsstabilitit zwischen nativem und thermodesinfiziertem
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Knochen nicht wunterscheidet. Dementsprechend konnte diese Nullhypothese

angenommen werden.

Die beiden Gruppen, denen Antibiotikapellets hinzugegeben wurden, nmA und thmA,
unterschieden sich nicht signifikant voneinander (p > 0,05). Die Gruppen thoA und thmA
unterschieden sich ebenfalls nicht signifikant hinsichtlich ihrer Torsionsstabilitit
(p = 0,053). Hingegen wies die Gruppe nmA eine signifikant niedrigere Torsionsstabilitit
im Vergleich zur Gruppe noA auf (p=0,001). Dementsprechend musste die zuvor
aufgestellte Nullhypothese, dass die Zugabe von Antibiotikapellets die Torsionsstabilitét
nicht verdndert, verworfen werden. Die Torsionswinkel der einzementierten Prothese bei
Versagen der Primérstabilitdt unterschieden sich nicht signifikant zwischen den einzelnen

Gruppen (p >> 0,05).

5.2 Radiologische Auswertung

5.2.1 Quantifizierung der Antibiotikapellets

Die Antibiotikapellets waren gemédl dem Kolmogorov-Smirnov-Test und der Q-Q-
Diagramme iiber alle Gruppen hinweg normalverteilt (p >> 0,05). Demnach wurde ein t-

Test durchgefiihrt, um Unterschiede zwischen den beiden Gruppen aufzudecken.

Insgesamt befanden sich n = 1227 Antibiotikapellets im Messbereich, ergo dem VOI. Das
VOI betrug 106,4 + 1,68 ml je Modell. Pro Prothesenmodell befanden sich im Schnitt
61,35+ 7,17 Antibiotikapellets im radiologisch untersuchten Bereich. Dies entsprach
einem Pelletvolumen von 30,7 £ 3,5 ml und damit einem relativen Anteil am VOI von
28,9 %. In der nativen Gruppe befanden sich vergleichbar viele Antibiotikapellets
(M =61,50; SD =9,20) wie in der thermodesinfizierten Gruppe (M = 61,20; SD = 4,87)
ohne signifikanten Unterschied. In beiden Gruppen waren 67,2 % (MW =41,20) der
Pellets randstdndig lokalisiert und 32,8 % (MW = 20,15) mittig (vergleiche Abbildung
14). Im periprothetischen Bereich, das heiflt unterhalb der Implantatspitze, fanden sich
mit 15,25 + 5,20 Antibiotikapellets im Vergleich zu den anderen Bereichen absolut die
meisten Pellets. Dieser Unterschied war zu allen anderen Bereichen unter Korrektur des
Volumens signifikant (p <0,05). Siehe hierzu auch die graphische Darstellung in
Abbildung 18. Die Mittelwerte unterschieden sich in allen Subvolumina zwischen der
thermodesinfizierten und nativen Gruppe nicht signifikant voneinander (p >> 0,05). Fiir

weitere Details siche Tabelle 6 und Tabelle 7.



Tabelle 6: Mittelwerte und Standardabweichungen der Anzahl an Antibiotikapellets innerhalb der Prothese.

Gruppe ABP_AS Randstindig_A Mittig A
Nativ mit ABP 61,5+9,2 41,5+6,27 20,0 £4,24

ABP gesamt Nativ/Thermodesinfiziert

Thermodesinfiziert mit ABP 61,2+4,87 40,9 £4,46 20,3 +£3,37
‘ 61,35+7,17 41,2 +£5,31 20,15+ 3,73

Tabelle 7: Mittelwerte der Antibiotikapellets innerhalb der Prothesenbereiche von proximal nach distal.

Gruppe PR PM PA M’R MM MA D'R DM DA PP2R PPM PPA KSR KM KA
Nativ mit ABP 8,3 4 12,3 8,5 3,3 11,8 8,8 3,3 12,1 8,9 6,1 15 7 33 10,3
Thermodesinfiziert mit ABP 7,2 3,8 11 8,5 3 11,5 7,9 3,4 11,3 9,6 5,9 15,5 7,7 42 11,9
Gesamt Nativ/Thermodesinfiziert 7,75 39 11,65 8,5 3,15 11,65 835 335 11,7 9,25 6 1525 735 3,75 11,1
ABP/cm? 0,47 0,46 0,46 0,54 0,43

6 A an zweiter Stelle = absolute Anzahl

7 P an erster Stelle = proximaler Prothesenbereich

8 R an zweiter Stelle = randstéindig in Transversalebene

® M an zweiter Stelle = mittiger Bereich in Transversalebene

10" M an erster Stelle = mittiger Prothesenbereich

' D an erster Stelle = distaler Prothesenbereich

12 PP an erster Stelle = periprothetischer Bereich

13" K an erster Stelle = Kontrollbereich

9ss1uqasig
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Proximal 7,75 3,9

Mittig 8,5 3,15

Distal 8,35 3,35

Periprothetisch 9,25 6

Kontrollbereich 7,35 3,75

o
N

4 6 8 10 12 14 16

m Randstdndig m Mittig

Abbildung 18: Graphische Darstellung der Mittelwerte der Antibiotikapellets innerhalb der
Prothesenbereiche von proximal nach distal. Tabelle 7: Mittelwerte der Antibiotikapellets innerhalb

der Prothesenbereiche von proximal nach distal.

5.2.2 Korrelation der Torsionsstabilitit mit der Lage der Antibiotikapellets

Die Torsionsstabilitit und die absolute Anzahl der mittig gelegenen Antibiotikapellets
(sieche Abbildung 15) korrelierte moderat negativ miteinander (r=-0,41; p =0,034).
Innerhalb dieser mittig gelegenen Antibiotikapellets korrelierte sie am starksten negativ
im periprothetischen Bereich (r=-0,44; p=0,024). Die randstindig gelegenen

Antibiotikapellets korrelierten nicht mit der Torsionsstabilitit.
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5.2.3 Porenanalyse

Das VOI betrug 106,4 £ 1,68 ml je Modell. In den Box-Plots zeigte sich ein leichter
Ausreifler des Porenvolumens in der Gruppe toA, sieche Abbildung 19. Es mussten keine
Werte ausgeschlossen werden. Der absolute Porenanteil, also der Anteil an
Lufteinschliissen innerhalb eines Prothesenmodells, war in allen Gruppen gemill dem
Kolmogorov-Smirnov-Normaltest normalverteilt (p > 0,05). Der Levene-Test zeigte

erneut Homoskedastizitédt (p >> 0,05).

Die beiden nativen Gruppen wiesen mit einem mittleren Porenvolumen von
11,43 +£2,49 ml ohne Antibiotikapellets und 11,39 + 2,25 ml mit Antibiotikapellets
keinen signifikanten Unterschied auf (p >> 0,05). Auch die beiden thermodesinfizierten
Gruppen waren mit einem mittleren Porenvolumen von 14,734+ 1,99 ml ohne
Antibiotikapellets und 13,62+1,97 ml mit Antibiotikapellets nicht signifikant
unterschiedlich (p>>0,05). Im Vergleich zur nativen Gruppe hatte die
thermodesinfizierte Gruppe allerdings ein signifikant hheres Porenvolumen (p = 0,011)
von 19,6 %, visualisiert in Abbildung 19. Am gesamten VOI betrug der Porenanteil in
der nativen Gruppe 10,7 2,22 % und in der thermodesinfizierten Gruppe 13,4 + 1,87 %.

In allen vier Gruppen vertraten Poren mit einem Durchmesser zwischen 0,879 mm und
1,47 mm den grofBten Anteil am gesamten Porenvolumen, in Zahlen betrug dieser Anteil
bei den nativen Modellen 46,4 £1,76 % und 45,4 +£1,48 % Anteil am gesamten

Porenvolumen bei den thermodesinfizierten Modellen.

Die Torsionsstabilitit korrelierte leicht negativ mit dem Porenanteil im Verhiltnis zum
Gesamtvolumen (r=-0,39; p=0,044). Dies heillt, umso hoher die gemessene
Torsionsstabilitit war, desto niedriger war das gemessene Porenvolumen. Innerhalb der
Subvolumina korrelierten vor allem die kleinsten Poren in einem Bereich von 0,293 mm

bis 0,879 mm leicht negativ mit der Torsionsstabilitdt (r =-0,335; p=0,017).

Die Nullhypothese lautete, dass die Porositit von impaktiertem nativem und
thermodesinfiziertem Knochen keinen Einfluss auf die Torsionsstabilitdt hat.

Entsprechend musste die Nullhypothese verworfen werden.

Weitere Details konnen Tabelle 8 entnhommen werden.



Gruppe VoI Porenvolumen PG1'“V  PG2°_V  PG3°.V  PG4'_V
[mL] gesamt [mL] [mL] [mL] [mL] [mL]

MW + SD MW £ SD MW+SD MW=SD MW=+SD MW +SD
Nativ ohne ABP 106,1 + 1,9 11434249  3,66+055 534+12 1,78+0,53 0,16+0,25
Thermodesinfiziert ohne ABP 106,3 + 2,4 14,73+1,99  3,57+0,59 6,66+0,82 3,00+0,54 0,37+0,54
Nativ mit ABP 107,04+ 1,2 11394225  351+0,64 529+1,16 1,90+040 0,17+0,25
Thermodesinfiziert mit ABP 106,0 + 1,2 13,62+ 1,97  4,07+049 621+0,89 231+046 0,26+036
Gesamt 106,4 + 1,7 12,79 +2,18

14 Volumen von Poren mit einem Durchmesser im Bereich 0,293 bis < 0,879 mm

15 Volumen von Poren mit einem Durchmesser im Bereich > 0,879 bis < 1,465 mm

16 Volumen von Poren mit einem Durchmesser im Bereich > 1,465 bis < 2,051 mm

17 Volumen von Poren mit einem Durchmesser im Bereich > 2,051 mm bis < 4,395 mm
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Abbildung 19: Box-Plots des Porenanteils der einzelnen Gruppen.

5.2.4 Peripherieanalyse der Antibiotikapellets

Von allen im Messbereich liegenden n = 1227 Antibiotikapellets wurde die unmittelbare
Peripherie untersucht (siehe Abbildung 15, Seite 47). N =615 Antibiotikapellets
befanden sich in der nativen Gruppe und n= 612 Stiick in der thermodesinfizierten
Gruppe. Der Porenanteil war in allen Gruppen gemill dem Q-Q-Diagramm und dem
Kolmogorov-Smirnov-Normaltest normalverteilt (p >> 0,05). Nach dem Levene-Test

zeigte sich erneut Homoskedastizitédt (p >> 0,05).

In einem Bereich von 0,9 mm, entsprechend 3 Voxeln, um die Antibiotikapellets betrug
der Porenanteil in der thermodesinfizierten Gruppe mit 28,8 + 3,14 pLL mehr als in der
nativen Gruppe mit 25,6 £ 4,37 uL. Dieser Unterschied war nicht signifikant (p = 0,068).
Bei einem Bereich von 1,5 mm, entsprechend 5 Voxeln, um die Pellets herum war der
Porenanteil ebenfalls in der thermodesinfizierten Gruppe mit 24,9 + 2,84 uL groBer als
in der nativen Gruppe mit 21,7 + 3,97 uL. Dieser Unterschied war signifikant (p = 0,042).
Es lief sich in beiden Gruppen eine signifikante Abnahme des Porenanteils am
untersuchten Gesamtvolumen mit zunehmender Entfernung von den Antibiotikapellets

erkennen (pnativ =0,026; Pthermodesinfiziert = Oa004)
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In der Korrelationsanalyse nach Pearson konnte keine signifikante Korrelation des

Porenanteils um die Antibiotikapellets mit der Torsionsstabilitit gezeigt werden. Das

Signifikanzniveau wurde knapp tiberschritten (r = -0,376; p = 0,051).

5.3

Ergebnisiibersicht

Die Torsionsstabilitit war iiber alle Gruppen hinweg normalverteilt.

Nativ belassener Knochen ohne Zugabe von Antibiotikapellets zeigte die grofB3te
Torsionsstabilitit.

Die Zugabe von Antibiotikapellets verminderte die Torsionsstabilitdt, in den
Gruppen mit thermodesinfiziertem Knochen war diese Verminderung nicht
signifikant (p =0,053), in nativ belassenem Knochen war diese signifikant
(p=0,001).

Das Versagen der Primirstabilitit zeigte sich bei einer mittleren Torsion der
Prothese von 0,79 + 0,53°.

Die meisten Antibiotikapellets fanden sich sowohl in thermodesinfiziertem als
auch in nativem Knochen im periprothetischen Bereich.

Die Torsionsstabilitidt korrelierte moderat negativ mit der Anzahl der mittig
gelegenen Antibiotikapellets (r =-0,41; p = 0,034).

In thermodesinfiziertem Knochen fand sich mit 13,4 £ 1,87 % ein signifikant
hoheres Porenvolumen als in nativ belassenem Knochen mit 10,7 £2.22 %
(p=0,011). Die Zugabe von Antibiotikapellets hatte hierauf keinen Einfluss.
Sowohl in thermodesinfiziertem als auch in nativem Knochen lie sich mit
zunehmender Entfernung vom Zentrum eines Antibiotikapellets eine signifikante
Abnahme des Porenvolumens zeigen (Pnativ=0,026; PpPthermodesinfiziert=0,004).

Allerdings zeigte sich keine Korrelation mit der Torsionsstabilitit (p = 0,051).
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6 Diskussion

Bei der stetig steigenden Anzahl an Revisionseingriffen von Hiiftgelenkendoprothesen
sind zunehmend relevante Knochendefekte des Femurs zu erwarten. Die
Wiederherstellung des knochernen Lagers ist hierbei fiir das Langzeitiiberleben
entscheidend. Diese Defekte konnen mittels des in Exeter entwickelten Impaction-Bone-
Graftings unter der Verwendung von allogenem Knochenmaterial gefiillt werden und so
einer neuen Prothese eine langfristige kndcherne Verankerung verleihen [2,111,126,144].
Das native allogene Knochenmaterial begiinstigt jedoch die Entstehung von Infektionen.
Diese konnen mit lokaler Applikation von Antibiotika prdventiv angegangen werden

[23,34,38,41,77,92,133].

Fiir gute Ergebnisse ist die Primérstabilitdt der Prothese nach Implantation entscheidend.
Die Primaérstabilitit hdngt insbesondere von der Operationstechnik und der Heterogenitét
des impaktierten Knochentransplantats ab, da sich relevante mechanische Unterschiede
in impaktiertem Material finden [2,3,25,42,44-46,53,93,103]. Ein hoherer Grad der
Impaktion ldsst sich durch verschiedene Techniken erreichen. Dazu gehdren das Waschen
der Knochenchips zur Entfettung, die Entfernung von Knorpel, eine moderne
Zementiertechnik und die Verwendung unterschiedlicher Chipgréfen [12,16,31,42,61].
Entsprechend konnte die Verwendung von thermodesinfiziertem Knochen Vorteile
bieten, da die Thermodesinfektion in bisherigen Studien nur zu einer geringen Reduktion
der mechanischen Eigenschaften fiihrte und simultan vor Infektionsiibertragung schiitzt
[40,42,102]. Als relevanteste Krafteinwirkung auf das Femur wird die Torsionskraft
diskutiert, die insbesondere beim Treppensteigen relevant ist [10,87]. In bisherigen
Arbeiten wurden hingegen hauptsichlich die axialen Kréfte untersucht und

Torsionskrifte vernachlissigt.

Entsprechend wurde diese Studie konzipiert, um relevante Einfliisse der Zugabe von
Knochenersatzmaterial in Form von Antibiotikapellets (Herafill®) auf die primire
Torsionsstabilitdt im Zusammenhang mit dem Impaction-Bone-Grafting aufzudecken,
die fiir die Verbesserung der Revisionsendoprothetik niitzlich sein konnten. Die Zugabe
einer Tragersubstanz sollte die mechanischen Eigenschaften des Transplantats erh6hen

und dessen Osteointegration fordern.

Angelehnt an eine frithere Studie von Folsch et al. [42] wurden speziell angefertigte

Prothesenmodelle mit nativen und thermodesinfizierten porzinen Knochenchips
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unterschiedlicher Grofe nach der Exeter-Technik impaktiert. Jeweils einer
Versuchsgruppe wurden Antibiotikapellets zugegeben und mit einer Kontrollgruppe
verglichen. Im Anschluss wurde eine dreidimensionale Computertomographie
durchgefiihrt, um die Verteilung und Porositit der impaktierten Knochenchips im
Zusammenhang mit der Zugabe von Antibiotikapellets zu analysieren. Der Einfluss der
Porositét und der Lage der Pellets auf die mechanischen Eigenschaften wurde untersucht.
Mit diesem Vorgehen sollten Informationen zum Design geeigneter Tragersubstanzen
gewonnen werden, die in Verbindung mit nativen oder thermodesinfizierten
Knochenchips eine hohere Primirstabilitit erreichen konnen. Mittels der
Computertomographie sollte die Mdglichkeit untersucht werden, die Torsionsstabilitét
iiber die Porositét des impaktierten Materials vorhersagen zu konnen, da ein unabhéngiger
Parameter zu Vorhersage der Stabilitdt von klinischer Bedeutung wiére und bisher noch

nicht vorhanden ist.

Im Folgenden werden die in dieser Untersuchung gewonnen Ergebnisse im
Zusammenhang mit der aktuellen Literatur diskutiert und ein abschlieBendes Fazit mit

Ausblick gezogen.

6.1 Antibiotikapellets konnen die Torsionsstabilitiat negativ

beeinflussen

Mit den Messungen konnte gezeigt werden, dass die Zugabe von Knochenersatzmaterial
in Form von Antibiotikapellets die primére Torsionsstabilitit der Prothesenmodelle, die
nach dem Verfahren des Impaction-Bone-Graftings befiillt wurden, reduziert. Diese
Verminderung war fiir nativ verwendeten Knochen hochsignifikant. Die Gruppe mit
thermodesinfiziertem Knochen erreichte das vordefinierte Signifikanzniveau in Bezug
auf eine Reduktion der Torsionsstabilitidt knapp nicht. In den Kontrollgruppen konnten
keine signifikanten Unterschiede zwischen nativem und thermodesinfiziertem Knochen

hinsichtlich der priméren Torsionsstabilitit gezeigt werden.

Trotz groBBter Sorgfalt bei der Versuchsdurchfiihrung unter standardisierten Bedingungen
mit identischen Prothesenmodellen miissen die Heterogenitét des Knochengemischs und
variable Unterschiede bei der Impaktionstechnik und der Anzahl der
Impaktierungsvorginge beachtet werden. Diese haben Einfluss auf die Ergebnisse und

wiirden sich auch in vivo nicht verhindern lassen [2,3,42,46,48]. In dieser Studie wurde
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sowohl spongioser als auch kortikaler Knochen in verschiedenen Partikelgrof3en ohne
Trennung voneinander verwendet. Studien, die sich in &hnlicher Weise mit dem
Impaction-Bone-Grafting beschiftigten, verwendeten zum groften Teil ausschlieSlich
spongidsen Knochen fiir ihre Versuche in vitro [3,46,104]. Untersuchungen konnten
hingegen zeigen, dass spongidser und kortikaler Knochen nicht voneinander getrennt
werden muss und sich insbesondere auf die hier getestete Torsionsstabilitit keine
signifikanten Unterschiede zeigten [9,72]. Kligman et al. konnten weiterhin zeigen, dass
die Verwendung von kortikalem Knochen die Sinterung des Prothesenschafts im
humanen Femur in vitro reduzieren kann [72]. Spongidser Knochen weist im Gegensatz
zu kortikalem Knochen eine hohe Porositit und ausgeprigte Osteokonduktivitit auf, die
fiir eine schnelle Einheilung von Wichtigkeit ist [124]. Die Verwendung beider
Knochenbestandteile kann deren jeweilige Vorteile kombinieren. Dies ist insbesondere
in vivo von Bedeutung, da so kein begrenztes und teures Knochentransplantat entsorgt

werden muss.

Ahnlich einer frijheren Studie war die Anzahl der nétigen Impkatierungsschliige bis zu
einem festen Sitz des Impaktors bei thermodesinfiziertem Knochen geringer als bei
nativem [42]. Dies weillt auf einen schnelleren Impaktionsprozess des
thermodesinfizierten Knochens hin und ist mit lyophilisiertem, das heif}t
gefriergetrocknetem Knochentransplantat, vergleichbar [24,42,53]. Gemil zahlreichen
Studien korreliert der Grad der Impaktion positiv mit der mechanischen Stabilitét
[2,3,42,44,46,48,100]. Albert et al. konnten in Untersuchungen eine positive Korrelation
zwischen der Dichte und der Torsionsstabilitdt mit dem Grad der Impaktion zeigen und
kommen zu dem Schluss, dass eine Maximierung der Impaktionskrifte angestrebt werden
sollte [3]. Ebenfalls hidngen die mechanischen Eigenschaften von der verwendeten
PartikelgroBe der Knochenchips ab. Hierbei erzielt die Kombination aus verschiedenen
Chipgroflen gute Ergebnisse [3,42,44-46,103]. Auf der anderen Seite sinkt mit erh6htem
Grad an Impaktion die Zementpenetration, die ebenfalls direkten Einfluss auf die
Primaérstabilitit hat [24,42]. Weiterhin sollte stets bedacht werden, dass mit gesteigerter
Impaktion auch das Risiko fiir Komplikationen wie intraoperative Frakturen begiinstigt

wird [3,13].

Board ef al. geben zu bedenken, dass die chirurgische Technik fiir die Primérstabilitét
wichtiger sein konnte als die Verwendung unterschiedlicher Chipgrofen [13]. Die

erhohte Verdichtung durch verstdrkte Impaktion konnte die Vorteile der verschiedenen
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PartikelgroBen wieder zunichtemachen und auch der Zementeinsatz bei der Implantation
der Prothese wiirde die biomechanischen Eigenschaften verindern. Damit agiere das
Transplantat nicht mehr als Aggregat aus Teilchen unterschiedlicher Grof3e, sondern als
eine feste Masse. In diesem Fall konnten groBere Spongiosachips eine bessere
Zementpenetration und eine erhohte Stabilitdt erlauben [3,13]. Es ist noch nicht
abschliefend geklért, ob die Zementpenetration und damit die Kontaktfliche zwischen
Zement und Knochen oder der Grad der Impaktion den groBeren Einfluss auf die
mechanische Stabilitdt hat [3]. Da auch in dieser Studie in den thermodesinfizierten
Modellen, die im Schnitt weniger Impaktionen bendtigten, eine geringere
Torsionsstabilitdt gemessen wurde, ist es nicht auszuschlieBen, dass sich der Grad der
Impaktion und die Zementpenetration in den Modellen trotz standardisierter
Versuchsdurchfiihrung unterschieden hat und damit die Torsionsstabilitidt beeinflusst

wurde.

Bisher finden sich nur wenige Untersuchungen zur primédren Torsionsstabilitdt bei
Hiiftrevisionen, die nach dem Prinzip des Impaction-Bone-Grafting durchgefiihrt
wurden. Kligman et al. impaktierten 20 Prothesenmodelle &hnlich dieser Studie, die
Hilfte der Femurmodelle mit spongidsen, die andere Hélfte mit kortikalen Knochenchips
[72]. Sie konnten im Vergleich der beiden Gruppen keinen Unterschied in Bezug auf die
primédre Torsionsstabilitdt zwischen spongiésem und kortikalem Knochen finden.
Allerdings wurde in dieser Studie vor dem Test auf Torsion der oben bereits erwihnte
Sinterungstest durchgefiihrt, der Einfluss auf die nachfolgende Torsionsmessung gehabt
haben konnte. Weiterhin wurde als Endpunkt der Torsionsmessung ein Versagen des

gesamten Femurs durch Bruch festgelegt.

Fujishiro et al. konnten die Torsionsstabilitdt von Revisionsprothesen in vitro durch die
Zugabe von Hydroxyapatitgranulat in Grof8en zwischen 0,3 und 4,0 mm zu humanen
Knochenchips signifikant erhdhen [51]. Ahnliche Ergebnisse konnten auch Ohashi et al.
ermitteln. Sie empfehlen fiir die Impaktion eine Mischung, die zur Hilfte aus
Hydroxyapatit und zur anderen Hélfte aus Knochenchips besteht [94]. Bei dieser
Empfehlung sollte beriicksichtigt werden, dass die Zugabe von Knochenersatzmaterialen
im Verhéltnis von 1:1 zu Knochen gemi3 van Haaren et al. das Auftreten von
intraoperativen, iatrogenen Frakturen wihrend der Impaktion erhoht [135]. In beiden
angefiihrten Studien wurde ebenfalls als Endpunkt fiir die Messung der Torsion ein

Versagen des Femurschaftes durch Bruch definiert. Allerdings reichen im Hinblick auf
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die Sekundarstabilitdt schon Mikrobewegungen von iiber 150 Mikrometern, um eine
suffiziente Osteoinduktion und Osteokonduktion zu verhindern [149]. Moglich ist, dass
es bereits vor dem Versagen der Modelle in den beiden angefiihrten Studien zu gréferen
Mikrobewegungen gekommen ist, auch wenn die exakten Mikrobewegungen von den
Autoren hierbei nicht bestimmt wurden. In der hier durchgefiihrten Studie konnten nur
theoretische Scherungen indirekt iiber den Torsionswinkel der einzementierten Prothese
berechnet werden. Diese Scherungen lagen mit 138 Mikrometern unterhalb der
angefiihrten kritischen Grenze von 150 Mikrometern fiir eine ausreichende Einheilung.
Allerdings ist dieser Wert durch seine ausschlieBlich indirekte Berechnung mit Vorsicht

zu verwenden. Exakte Messungen sollten folgen.

In vorherigen Studien konnte eine Abnahme der Festigkeit von thermodesinfiziertem
Knochen um bis zu 20 % festgestellt werden [39,40,42,43]. Bei der Messung von
Knochenzylindern konnte ein relevanter Torsionsunterschied zwischen nativem und
thermodesinfiziertem Knochen gemessen werden [40]. Dies ist mit den proportionalen
Mittelwertunterschieden der Torsionsstabilitét zwischen nativem und
thermodesinfiziertem Knochen in dieser Studie vergleichbar (Abbildung 16), auch wenn
die Unterschiede in dieser Studie nicht signifikant sind. In nativem Knochen zeigte sich
eine signifikante Erhohung der Kontaktfliche zwischen Zement und Knochen bei
nativem im Vergleich zu thermodesinfiziertem Knochen [42]. Diese Kontaktfldche
zwischen Zement und Knochen korrelierte positiv mit der Torsionsstabilitdt [49,53].
Ebenfalls kann eine erhohte Viskositdt des Knochentransplantats durch Bestandteile wie
Fett und Wasser die Torsionsstabilitdt negativ beeinflussen [31]. Fiir thermodesinfizierten
Knochen ist ein niedriger Fettanteil beschrieben und folglich wire im Gegensatz zu
meinen Ergebnissen zunichst eine hohere Torsionsstabilitit zu erwarten [42]. Dies weist
auf andere, relevantere Einflussfaktoren fiir die Torsionsunterschiede hin. Die beiden
Gruppen, denen Antibiotikapellets hinzugegeben wurden, zeigten keine signifikanten
Mittelwertunterschiede zwischen nativem und thermodesinfiziertem Knochen. Hier
konnte ebenfalls ein Ausreifler mitursdchlich sein. Der Median des Torsionsmoments ist
allerdings in der thermodesinfizierten Gruppe niedriger. Diese Tendenz mit niedrigeren
Stabilitdtswerten fiir thermodesinfizierten Knochen ist mit der bisherigen Literatur

vereinbar [39,40,42,43].

Zusammenfassend decken sich meine Ergebnisse zur Torsionsstabilitdt nur teilweise mit

der aktuellen Literatur, in der bisher durch Zugabe von Knochenersatzmaterialen
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iiberwiegend eine Verbesserung der Torsionsstabilitdit bewirkt werden konnte. Die
vorliegende Literatur verwendete allerdings Anteile von 50 % und mehr Anteil an
Knochenersatzmaterial im Gegensatz zu dieser Studie mit einem an den Vorgaben des
Herstellers orientierten Anteil von knapp 30 % am Gesamtvolumen. Auch waren die von
mir verwendeten Herafill®-Antibiotikapellets mit einem Durchmesser von 5-6 mm

grofer als die in der Literatur verwendeten Knochenersatzmaterialien.

Zwei statistische Ausreiller nach oben beziiglich der Torsionsmomente in den beiden
thermodesinfizierten Gruppen und eine grofle Spannweite des 95 %-Konfidenzintervalls
in diesen Gruppen zeigen eine relevante Variabilitdt auf, die in der thermodesinfizierten
Gruppe einen signifikanten Unterschied verhindert haben konnte. Ein groflerer
Stichprobenumfang hitte hier ebenfalls zu einer Signifikanz fiihren konnen. Die
hochsignifikante Reduktion im Torsionsmoment bei Zugabe der Antibiotikapellets zu
nativem Knochen deutet hingegen auf eine unterschiedliche Interaktion zwischen den

Partikeln innerhalb des Transplantats nach der Zugabe von Pellets hin.

Diese Pelletzugabe konnte die Fahigkeit der Knochenchips verringern sich wéhrend der
Impaktion ineinander zu verzahnen. Weiterhin konnten die Antibiotikapellets die
mechanische Stabilitdt durch eine Verdnderung der Oberfldcheneigenschaften des
Transplantatgemischs erniedrigt haben, da in anderen Untersuchungen gezeigt werden
konnte, dass Knochenersatzmaterialien die Kohdsion verringern [42,44—
46,51,90,93,135,153]. Die Kohédsion und Verzahnung der Bestandteile ineinander sind
wiederum relevant fiir das Verhalten bei Impaktion und fiir die mechanische Stabilitét der
Prothese. Insbesondere ist die Resistenz gegen Scherkrifte gemill der Mohr-Coulomb-
Gleichung von diesen beiden Parametern abhingig [74]. Entsprechend beeinflusst eine
niedrigere Kohidsion und Verzahnung die Torsionsstabilitit negativ. Oakley und Kuiper
empfehlen intraoperativ die Zugabe von geronnenem Blut, um dem Kohésionsverlust
entgegenzuwirken [93]. In Verbindung mit einer reduzierten Anzahl von zugegebenen
Pellets konnte sich hierbei ein Kompromiss zwischen suffizienter Infektionsprivention
und mechanischer Stabilitit ergeben. Kleinere Pellets, wie sie in anderen Studien
verwendet wurden, oder eine andere Morphologie der Pellets konnten die

Kohisionskrifte und damit die Stabilitit zusatzlich erhdhen.
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6.2 Antibiotikapellets akkumulieren distal der Prothese

Die meisten Antibiotikapellets befanden sich trotz Impaktierung eines homogenen
Gemischs aus Knochenchips und Antibiotikapellets iiber alle Gruppen hinweg im
periprothetischen Bereich, der distal der Prothesenspitze gelegen war. Diese erhohte
Pelletanzahl korrelierte nicht mit der Torsionsstabilitéit. In den anderen Bereichen um die
Prothese war die Anzahl der Pellets signifikant niedriger mit jeweils vergleichbarer

Anzahl.

Die homogene Verteilung der Antibiotikapellets iiber alle Modelle deuten auf ein
einheitliches Impaktionsverfahren hin und validieren damit eine reliable
Versuchsdurchfithrung. Die Impaktionsenergie scheint im proximalen und distalen
Bereich des Modells unterschiedlich verteilt zu sein. Dementsprechend scheint die
Verarbeitung der Knochenchips einen relevanten Einfluss auf die Stabilitdt zu haben.
Dies deckt sich mit den Ergebnissen einer fritheren Studie [42]. Urséchlich fiir die distale
Akkumulation der Pellets konnte eine mangelnde Ausweichmoglichkeit innerhalb des

Prothesenmodells nach lateral wahrend des Impaktionsvorgangs sein.

Aus den vorhergehenden Uberlegungen und Ergebnissen zur Kohision und Verzahnung
lieBe sich mutmalen, dass der periprothetische Bereich fiir das mechanische Verhalten
relevant zu sein scheint und somit eine {iberproportionale Ansammlung an den
verwendeten Herafill®-Antibiotikapellets die Torsionsstabilitit insbesondere hierdurch
negativ beeinflussen konnte. Dies kann durch die nicht vorhandene Korrelation zur
Torsionsstabilitit weitgehend ausgeschlossen werden. Auf der anderen Seite unterstreicht
der nicht vorhandene Einfluss die zuvor gewonnenen hochsignifikanten Ergebnisse zur

Verminderung der Torsionsstabilitdt nach Pelletzugabe bei nativem Knochen.

Weiterhin konnte angenommen werden, dass sich zu den Antibiotikapellets durch die
Impaktion ebenfalls die groferen Knochenchips der Transplantatmischung vermehrt
distal der Prothese angesammelt haben und dadurch das zuvor verwendete und als optimal
definierte Mischungsverhéltnis aufgebrochen wurde. Dies konnte negative Einfliisse auf
die postoperative Prothesensinterung haben, da ein optimiertes Mischungsverhiltnis auch
eine bessere mechanische Stabilitdit und geringere Sinterung bietet [42,104]. Zur

definitiven Kldrung sind weitere Untersuchungen notwendig.
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6.3 Mittig gelegene Antibiotikapellets korrelieren negativ mit der

Torsionsstabilitéit

Als weiterer Punkt konnte in der Untersuchung gezeigt werden, dass die mittig gelegenen
Antibiotikapellets die Torsionsstabilitit in beiden Gruppen signifikant negativ

beeinflussen.

Dies deutet auf einen relevanten Einfluss der Pellets auf die Lastiibertragung in der
Ubergangszone zwischen Knochenchips und Zement hin, da die mittig gelegenen
Antibiotikapellets durch ihre riumliche Nihe auch vermehrt Kontakt zur Ubergangszone
von Knochen und Zement haben mussten. Die Stabilitdt dieser Grenzzone ist
nachweislich bedeutsam fiir die Primérstabilitdt und muss entsprechend moglichst hoch
gehalten werden [3,45]. Eine Fraktur des Zementmantels ist hdufig fiir die Sinterung der
Prothese ursdchlich [83,84]. Letztlich ist die schwichste Region innerhalb des Modells
fiir die Torsionsstabilitdt ausschlaggebend. Es ist noch nicht abschlieBend geklirt, ob dies
vermehrt der Grenzfliche zwischen Knochen und Zement oder der Festigkeit des

Implantats zuzuschreiben ist.

In der von mir nach Herstellerangaben verwendeten Anzahl an Antibiotikapellets
scheinen diese die Stabilitit an der Grenzflache relevant zu beeintrachtigen. Verschiedene
Griinde sind denkbar. Studien zeigten, dass Die Kontaktfliche zwischen Zement und
Knochen positiv mit der Torsionssteifigkeit korreliert [49,53]. Die Zugabe der Pellets
konnte entsprechend die Kontaktfliche des Zements mit den Knochenchips erniedrigt

haben.

Folglich sollte eine moglichst hohe Zementpenetration zur Maximierung der
Kontaktfliche angestrebt werden. Hiermit konnte eine Verbesserung der Stabilitét
bewirkt werden [49]. Aus bisherigen Studien ldsst sich mutmalBen, dass die Pellets die
Porositit des impaktierten Transplantats erhohen konnten, denn die Verwendung
kleinerer Pellets scheint stabilititsfordernd zu sein [44—46,103]. Dadurch konnte auch die

Kontaktflache vergroBert werden.
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6.4 Die Porositit dindert sich nicht durch die Zugabe von

Antibiotikapellets

In dieser Untersuchung zeigte sich eine moderat negative Korrelation zwischen der
Torsionsstabilitdt und der Porositit des Versuchsmodells. Dabei hatte die Zugabe von
Antibiotikapellets zu den Knochenchips keinen signifikanten Unterschied auf die
Porositidt des impaktierten Materials. Thermodesinfizierter Knochen zeigte hdhere

Porenvolumina als nativ belassener Knochen.

In Bezug auf den vorherigen Abschnitt l4sst sich mit diesen Ergebnissen die Korrelation
der mittig gelegenen Pellets mit der Torsionsstabilitdt nicht durch eine Erhéhung der
Porositét nach Pelletzugabe erkldren. Dies macht damit die These wahrscheinlicher, dass
die Pellets die Stabilitdt der Grenzzone zwischen Knochen und Zement erniedrigen und
so eine Reduktion des Torsionswiderstandes induzieren. Unter axialer Belastung
hingegen scheint die Verwendung unterschiedlicher ChipgroBlen fiir die mechanische
Stabilitdt wichtiger zu sein als die Dichte des Transplantats. Die Dichte korreliert negativ
mit der Porositdt [53]. Der Grad der Impaktion korreliert nicht nur positiv mit der
mechanischen Stabilitit sondern auch negativ mit der Porositit des Knochens
[2,3,42,44,46,48,100]. Dabei benotigt gefriergetrockneter Knochen weniger Impaktionen
als frisch gefrorener Knochen, um die gleiche mechanische Stabilitdt zu erreichen

[24,48].

Das Porenvolumen unterschied sich in den einzelnen Femurbereichen nach Impaktion in
einer fritheren Studie von Folsch et al. [42]. In den Gruen-Zonen nahm dabei die Porositét
beziehungsweise der Luftanteil von proximal nach distal zur Spitze des Prothesenschaftes
hin ab. Dies ldsst sich mdglicherweise dartiber erkldren, dass das Knochengemisch bei
der Impaktion zu einem grof3en Teil nach distal getrieben wird und die Impaktionsenergie
unterschiedlich im Femur verteilt wird. Der proximale Bereich erfdhrt weniger Energie
und die Porositdt steigt hier. Eine Messung des Porenvolumens kdénnte intraoperativ
relevant sein. Da eine hohere Porositit die Zementpenetration verbessern kann, zeigte
sich entsprechend proximal eine hohere Zementpenetration als distal des
Prothesenschaftes [42,49]. In der Studie von Frei et al. korrelierte die Zementpenetration
nur gering mit der Porositét [48]. Sie vermuteten deshalb weitere Einflussfaktoren. Der
Zementmantel hingt ebenso von der Impaktionstechnik und der Morphologie des

Implantats ab und variiert zwischen den Gruen-Zonen. Fiir thermodesinfizierten Knochen
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ergab sich in bisherigen Untersuchungen eine signifikant geringere Zementpenetration
als fiir nativ belassenen Knochen [42]. Der Mangel an Zement in verschiedenen Gruen-
Zonen ist ein wichtiger Grund fiir friihzeitiges Prothesenversagen. Dem zufolge scheint
eine geringere  Zementpenetration StabilitidtseinbuBen  zu  verursachen
[24,42,48,49,59,84]. Auch der Torsionswiderstand variiert signifikant zwischen den
Gruen-Zonen und in Abhingigkeit mit der Zementkontaktfldche [3,7,25,42,48,49,76,87].
Mittels Knochenersatzmaterialien konnte die Zementpenetration positiv beeinflusst
werden, da frithere Untersuchungen mit Tricalciumphosphat- und Hydroxyapatitpartikeln
signifikante Erhohungen zeigen konnten [3,21,135]. Gleichzeitig konnte die

Schaftsinterung erniedrigt werden [90].

Weiterhin fanden sich Unterschiede zwischen nativem und thermodesinfiziertem
Knochentransplantat. Das durchschnittliche Porenvolumen war in dieser Untersuchung
im thermodesinfizierten Knochen signifikant um fast 20 % im Vergleich zu nativem
Knochen erhoht. Dies dhnelt den Ergebnissen der fritheren Studie von Folsch et al., in der
thermodesinfizierter Knochen proximal signifikant hohere Lufteinschliisse und distal
niedrigere Lufteinschliisse als nativer Knochen zeigte [42]. Zusammen deutet das auf ein
unterschiedliches Verhalten von thermodesinfiziertem und nativem Allotransplantat in
Bezug auf die Impaktion und Porositit hin. Uberdies scheinen der Porendurchmesser und
das gesamte Porenvolumen relevante Parameter zu sein, die die mechanischen
Eigenschaften des Knochentransplantats und die Grenzfliche zwischen Zement und
Knochen beeinflussen. Zu beachten ist, dass die Zugabe der Antibiotikapellets das
durchschnittliche Porenvolumen und die Porenverteilung nicht gedndert haben, weder in
den einzelnen Bereichen noch im gesamten Modell. Die Verteilung der Poren scheint in
allen Gruppen édhnlich zu sein, da jeweils gut 50 % der Poren eine GréB3e zwischen 0,9
und 1,5 mm hatten. Diese Tatsachen verdeutlichen erneut, dass die hochsignifikante
Reduktion der Torsionsstabilitdit mallgeblich auf die Zugabe von Antibiotikapellets

zurickzufiihren ist.

Die nur moderat negative Korrelation lasst darauf schlieen, dass die Porositit nicht der
alleinige Faktor fiir eine verminderte Torsionsstabilitdt ist. Auch die Einfliisse der
Porositét auf die Osteointegration miissen beachtet werden. Bisher liegen allerdings keine
ausreichenden Daten zur idealen Gestaltung der Chips fiir die optimale Osteoinduktion
vor [31,92]. Zwar scheint mit einer Reduzierung des Porenvolumens die mechanische

Stabilitdt zu steigen, es ist aber auch moglich, dass ab einem unteren Grenzpunkt des
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Porenvolumens die Osteointegration inhibiert wird, wenn Blutgefd3e nicht mehr richtig
einwachsen konnen. Wird wie in den meisten Fillen Allograft verwendet, hindert dies

zudem die Osteoinduktion [92].

Steigt auf der anderen Seite die Porositit, so zeigte sich zudem eine vermehrte Sinterung

der Prothese, da die Knochenchips schneller brechen und ineinander kollabieren konnten

[3].

6.5 Die Porositiat sinkt mit zunehmendem Abstand von

Antibiotikapellets

Mit zunehmender Entfernung vom Zentrum der Antibiotikapellets zeigte sich sowohl in
der thermodesinfizierten als auch in der nativen Gruppe eine Abnahme der
Porosititswerte. Diese Porositit erreichte allerdings das Signifikanzniveau knapp nicht in
Bezug auf eine Korrelation mit der Torsionsstabilitét. Es fand sich hier im Vergleich zur
nativen Gruppe auch ein erhohter Porenanteil in der thermodesinfizierten Gruppe, dhnlich

den zuvor beschriebenen Ergebnissen zur allgemeinen Porositit in den Modellen.

Ein Einfluss der Porositit in der direkten Umgebung der Antibiotikapellets auf die
Torsionsstabilitit ldsst sich in Zusammenschau der Ergebnisse gleichwohl nicht
ausschlieBen, da bereits eine signifikante Korrelation zwischen dem Porenvolumen und
der Torsionsstabilitit fiir thermodesinfizierten und nativen Knochen gezeigt werden
konnte. Ebenfalls verminderte auch die Zugabe der Pellets zumindest in nativem Knochen
die Torsionsstabilitét signifikant. Eine Erhéhung des Stichprobenumfangs hétte hier zu
signifikanten Ergebnissen fiihren konnen. Es ist festzuhalten, dass die Antibiotikapellets
in ihrer unmittelbaren Umgebung die Porositidt zu fordern scheinen. Vergleichbare

Ergebnisse sind in der Literatur bisher nicht beschrieben worden.

In seiner Gesamtheit betrachtet wird die Relevanz des Parameters Porenvolumen zur
Vorhersage der mechanischen Stabilitdt deutlich. Auf Basis der zuvor dargestellten
Ergebnisse konnten sich neue Moglichkeiten zur objektiven, intraoperativen Vorhersage
der mechanischen Stabilitdit von Revisionsprothesen erdffnen, denn bisher héngt das
Behandlungsergebnis der Patienten entscheidend vom subjektiven Empfinden des

Operateurs zur Stabilitdt der Prothese wihrend der Implantation ab [11,152].

Die dreidimensionale Computertomographie ist seit einigen Jahren ein fest etabliertes und

schnelles Analyseverfahren 1in vielen orthopddischen und unfallchirurgischen
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Operationssdlen [129]. Eine intraoperative Analyse der Porositit mit den hier
entwickelten standardisierten radiologischen Messverfahren konnte eine sofortige
Korrektur vor FEinzementierung der Prothese ermoglichen und damit zu einer
Verbesserung der mechanischen Eigenschaften und des Behandlungsergebnisses von
Revisionseingriffen beitragen. Maoglicherweise konnte auch ein Beitrag zur
postoperativen Lockerungsdiagnostik geleistet werden, da bisher keine einheitlichen
Kriterien zur Implantatlockerung definiert sind und Rontgenbilder durch die geringe
Interrater-Reliabilitdt eine hohe Messfehlerbreite aufweisen [127,148]. Zwar kann die 3-
Phasen-Skelettszintigraphie mit einer Sensitivitdt von 89% fiir die Schaftlockerung gute
Ergebnisse erzielen, allerdings ist sie nicht ubiquitér verfiigbar, zeitaufwindig und erst 8-
10 Monate nach Implantation aussagekriftig [127]. Dies unterstreicht die Vorteile einer

standardisierten radiologischen Analyse.

6.6 Limitationen

Die Ergebnisse dieser Arbeit spiegeln durch die Versuchsbedingungen des Designs
in vitro den menschlichen Organismus nur bedingt wider und sollten bei einem Transfer
auf die klinische Praxis kritisch hinterfragt werden. Die menschliche Physiologie konnte
mit den Versuchen nicht vollstindig beachtet werden, da in vivo nicht ausschlieBlich
Torsionskrifte auf Knochen und Prothese einwirken. Es handelt sich stets um eine
dreidimensionale Belastung mit einer Mischung aus Torsionskriften, Druck- und
Zugkriften. Auch unterliegt der verwendete porzine Knochen einer natiirlichen

Heterogenitit, auf die kein Einfluss genommen werden konnte.

Weiterhin  konnen technisch bedingte Variationen bei der Impaktion zu
Dichteunterschieden in den einzelnen Bereichen gefiihrt haben und mit zu den
Unterschieden in der Torsionsstabilitdt zwischen nativem und thermodesinfiziertem
Knochen beigetragen haben. Diese Einschrinkungen fiihrten zu nicht exakt homogenen
Modellen, die in Hinblick auf die Ergebnisse und ihre klinische Anwendung
beriicksichtigt werden miissen. Wéihrend des Impaktionsvorgangs waren die
Versuchsmodelle vollkommen fixiert und erfuhren eine ideale Krafteinleitung ohne
Einwirkungen von Blut und anderen Korperfliissigkeiten. Das entsprach nicht der
Situation im Operationssaal. Die Verwendung von Polypropylen-Rohren verhinderte
zudem als geschlossenes System ein laterales Entweichen von Fliissigkeitsbestandteilen

der Knochenchips wihrend der Impaktion. Im humanen Femur wire dies moglich
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gewesen. Im Vergleich zwischen der Torsionsstabilitidt der beiden thermodesinfizierten
Gruppen miteinander konnten die beiden leichten Ausreiler einen signifikanten

Unterschied verhindert haben.

In Bezug auf die radiologischen Auswertungen konnte durch die computergestiitzten
Analysen von sehr standardisierten Untersuchungen ausgegangen werden. Trotz dessen
ist insbesondere bei der Porenanalyse zu beachten, dass die Computertomographie mit
einer minimalen Schichtdicke von 293 Mikrometern gearbeitet hat. Dies konnte in der
Subgruppe der Poren im Bereich von 293 bis 879 Mikrometern zu einem systematischen
Messfehler und einer entsprechenden Scheinkorrelation zur Torsionsstabilitidt gefiihrt
haben. Unter Verwendung einer Mikro-Computertomographie konnten die Poren noch
genauer charakterisiert werden. Die Relevanz noch kleinerer Poren ist nicht
auszuschlieen, da auch in dieser Studie die kleineren Poren in Summe den grof3ten Anteil
am gesamten Porenvolumen vorzuweisen hatten. In zukiinftigen experimentellen
Untersuchungen konnten die implantierten Prothesenmodelle aus einem Material
geringerer Dichte bei gleichzeitig hoher Stabilitit verwendet werden, beispielsweise
Hartplastik. Damit konnten die Artefakte bei der Bildgebung, entstanden durch den
groflen Unterschied in der Dichte von Metall und Knochen, weiter minimiert werden.

Entsprechend konnten noch mehr und noch exaktere Daten gewonnen werden.

Die Wirkung und Freisetzung des Antibiotikums Gentamicin als Bestandteil der
Herafill®-Antibiotikapellets auf das umliegende Gewebe mit moglichen Auswirkungen
auf die Sekundirstabilitit wurde nicht getestet. Verwendet in Kiigelchen aus
Knochenzement scheint es in der Standarddosierung biokompatibel zu sein und keine
Zytotoxizitdt zu zeigen [70]. Ebenfalls war es nicht Ziel dieser Arbeit mogliche
Auswirkungen auf die Sekundérstabilitdt des impaktierten Gemischs aus Pellets und
Knochen nach Einsetzen biologischer Prozesse zu untersuchen, die mitentscheidend fiir
den Erfolg einer Revisionsoperation sind. Es ist zu erwarten, dass die von mir
verwendeten Herafill®-Pellets aus Calciumcarbonat und Calciumsulfat vollsténdig
resorbiert werden. Eine ziigige Resorption der Pellets konnte die Stabilitdt im Verlauf
weiter reduzieren und die Prothesensinterung fordern, wenn hierbei keine ausreichende
Knochenmineralisation anstelle der resorbierten Pellets stattfindet. Weiterhin wird
angenommen, dass auch eine postoperative Transplantatverformung zur Migration des

Implantats beitrdgt und Einfluss auf die Sekundérstabilitit haben konnte [3].
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6.7 Fazit und Ausblick

Das Ziel der Arbeit war es, die Auswirkung von Herafill®-Antibiotikapellets auf die
Torsionsstabilitit von impaktierten thermodesinfizierten und nativen Knochenchips zu
untersuchen und in Verbindung mit der Porositdt einen moglichen unabhingigen
Stabilitdtsparameter zu entwickeln. Zusammenfassend kann gesagt werden, dass kein
signifikanter Unterschied in der Torsionsstabilitit zwischen nativem und
thermodesinfiziertem Knochen gefunden wurde, auch wenn die Werte fiir native
Knochenchips hoher erschienen. Die Mischung mit Herafill®-Antibiotikapellets
verringerte die Torsionsstabilitdt in beiden Gruppen und nivellierte den Unterschied
zwischen ihnen. Durch Zugabe der Pellets =zeigte sich fiir nativen und
thermodesinfizierten Knochen ein hoheres Porenvolumen. Insgesamt korrelierte die
Porositét der impaktierten Knochentransplantate und die Lage der Antibiotikapellets in
der Néhe des Implantats signifikant negativ mit dem Widerstand gegen
Torsionsmomente. Das durchschnittliche Porenvolumen war bei nativem im Vergleich
zu thermodesinfiziertem impaktiertem Knochen signifikant kleiner. Dabei schien die

Verteilung der Porendurchmesser vergleichbar zu sein.

Ein geeignetes Trigermaterial, das eine hohe lokale Antibiotikafreisetzung bietet, sollte
die Porositit des impaktierten Knochentransplantats reduzieren, um damit die
mechanische Stabilitdt verbessern zu konnen. Dies scheint mit den hier verwendeten
Herafill®-Antibiotikapellets bis auf weiteres nicht méglich zu sein. Allerdings konnte in
weiteren  Untersuchungen durch die Zugabe von zerkleinerten Herafill®-
Antibiotikapellets zu nativer und thermodesinfizierter Spongiosa die Porositdt des
Implantats und die Verteilung der Partikel positiv beeinflusst werden. Ebenfalls sollte die
Zugabe anderer  geeigneter = Knochenersatzmaterialien  wie  beispielsweise
Hydroxyapatitgranulat, das mit Antibiotika versetzt wurde, zu nativem und
thermodesinfiziertem Knochen weiter erforscht werden. Mit Knochenersatzmaterialen
lasst sich kostenintensives Allotransplantat einsparen und damit konnte die stetig
steigende Nachfrage an Knochenersatz bedient werden. Hierzu ist eine enge
Zusammenarbeit zwischen Forschern und Chirurgen notwendig. Es konnte erneut gezeigt
werden, dass die mechanische Stabilitdt von multiplen Faktoren beeinflusst wird, die alle

fiir sich optimiert werden miissen, um bestmdgliche Resultate zu erzielen.

Die dreidimensionale computertomographische Messung der Porositit konnte von

klinischer Relevanz sein, um die mechanischen Eigenschaften des impaktierten
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Knochentransplantats intraoperativ vorherzusagen. Dies konnte hilfreich sein, um die
Impaktion und Homogenitét des transplantierten Knochens und damit letztendlich das
Behandlungsergebnis von Revisionsoperationen zu verbessern. Hierflir sind weitere
klinische Studien auf dem Gebiet der komplexen Revisionsendoprothetik mittels des
Impaction-Bone-Graftings notig, in denen die hier entwickelten radiologischen Methoden
zur Porosititsmessung Anwendung finden konnten. Das Verfahren des Impaction-Bone-
Graftings kann eine gute Losung zu sein, dennoch muss es weiterentwickelt werden und

auch in langfristigen klinischen Studien erneut validiert werden.
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7  Zusammenfassung

Hintergrund. Das Verfahren des Impaction-Bone-Graftings zur Rekonstruktion von
Hiiftprothesen = nach  fehlgeschlagener  Primdrimplantation  zeigte  bisher
vielversprechende, aber variable Ergebnisse. Faktoren wie die Zusammensetzung des
Allotransplantats und die Porositéit nach Impaktion haben Einfluss auf die Primérstabilitét
der Revisionsendoprothese. Insbesondere die Torsionsstabilitdt ist von entscheidender
Bedeutung. Zeitgleich muss die Pravention von Infektionen angestrebt werden. Dies kann
unter anderem durch die Verwendung von thermodesinfiziertem Allotransplantat und
durch Antibiotikazugabe erreicht werden. Ziel dieser Studie war es den Einfluss von
Antibiotikapellets (Herafill®) auf die primire Torsionsstabilitit von impaktierten nativen
und thermodesinfizierten porzinen Knochenchips und die Auswirkungen auf die Porositét
des impaktierten Materials zu untersuchen, um damit einen mdglichen unabhingigen

Parameter fiir die Primérstabilitit zu gewinnen.

Material und Methoden. Femurkdpfe von 6 bis 7 Monate alten Schweinen wurden
halbiert. Eine Hélfte wurde thermodesinfiziert und die andere Hilfte blieb nativ. Geméaf
einem vorgegebenen Protokoll wurden unter Verwendung einer Knochenmiihle Chips
zwischen 3 und 10 Millimetern Grofe hergestellt. Es erfolgte die Zugabe von Herafill®-
Antibiotikapellets zu jeweils der Haélfte der nativen und thermodesinfizierten
Knochenchips und deren Impaktion in Modellschifte nach der Exeter-Technik. Speziell
angefertigte Prothesenschifte konnten im Anschluss einzementiert werden. Zum
Vergleich dienten je 10 identisch hergestellte Modelle mit nativen und
thermodesinfizierten Knochenchips ohne die Zugabe der Antibiotikapellets. Die
Verteilung der Pellets wund der Poren wurde mit dreidimensionalen
computertomographischen Aufnahmen analysiert und das Torsionsmoment bis zum

Versagen der Grenzfliche zwischen Zement und Knochen gemessen.

Ergebnisse. Die Zugabe von Antibiotikapellets verminderte die Torsionsstabilitét, in den
Gruppen mit thermodesinfiziertem Knochen war diese Verminderung nicht signifikant
(p=10,053), in den Gruppen mit nativ belassenem Knochen war diese signifikant
(p=0,001). Die meisten Antibiotikapellets fanden sich {iber alle Gruppen hinweg im
Bereich unterhalb der Prothesenspitze. Die Torsionsstabilitdt korrelierte moderat negativ
mit der Anzahl der mittig gelegenen Antibiotikapellets (r=-0,41; p=0,034). In

thermodesinfiziertem Knochen fand sich mit 13,4 £ 1,87 % ein signifikant hoheres
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Porenvolumen als in nativ belassenem Knochen mit 10,7 = 2,22 % (p=0,011). Die

Zugabe von Antibiotikapellets hatte hierauf keinen Einfluss.

Interpretation. Insgesamt ldsst sich aus der hier getesteten Methode schlieBen, dass
Herafill®-Antibiotikapellets in Verbindung mit dem Impaction-Bone-Grafting die
primidre Torsionsstabilitit von Revisionsprothesen verschlechtern konnen. Allerdings
zeigen sich thermodesinfizierter und nativer Knochen in Bezug auf die Torsionsstabilitét
als dquivalente Materialien. Intraoperativ konnten dabei Porosititsanalysen Hinweise auf

die Primérstabilitdt und damit auch auf das Behandlungsergebnis der Operation geben.

Schliisselworter: Femorales Impaktierungsverfahren; Thermodesinfizierter Knochen;

Antibiotikatriger; Torsionsstabilitét; Porositit
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8 Abstract

Background. The impaction bone grafting for reconstruction of hip prostheses after failed
primary implantation has shown promising but variable results yet. Factors such as
allograft composition and porosity after impaction influence the primary stability of the
revision prosthesis. Torsional stability is of critical importance. At the same time, the
prevention of infections must be aimed at. This can be achieved, among other things, by
using thermodisinfected allograft and by adding antibiotics. The purpose of this study
was to investigate the influence of antibiotic pellets (Herafill®) on the primary torsional
stability of impacted native and thermodisinfected porcine bone chips and the effects on
the porosity of the impacted material in order to gain a possible independent parameter

for primary stability.

Material and Methods. Femoral heads from 6- to 7-month-old pigs were cut in half. One
half was thermodisinfected and the other remained native. According to a predetermined
protocol, chips between 3 and 10 millimeters in size were prepared using a bone mill.
Herafill® antibiotic pellets were added to half of each of the native and thermally
disinfected bone chips and impacted using the Exeter technique. Specially prepared
prosthetic models were subsequently cemented in place. For comparison, 10 identically
manufactured models were used, each with native and thermally disinfected bone chips
without the addition of the antibiotic pellets. The distribution of the pellets and pores were
analyzed with a three-dimensional computed tomographic image, and the torsional

moment was measured until failure of the cement-bone-interface.

Results. The addition of antibiotic pellets decreased torsional stability. In the groups with
thermodisinfected bone, this decrease was not significant (p = 0.053). In the groups with
native bone left in place, it was significant (p = 0.001). Most antibiotic pellets were found
in the area below the tip of the prosthesis across all groups. Torsional stability correlated
moderately negatively with the number of centrally located antibiotic pellets (r =-0.41;
p = 0.034). A significantly higher pore volume was found in thermodisinfected bone with
13.4+ 1.87 % than in native bone with 10.7 + 2.22 % (p=0.011). The addition of

antibiotic pellets had no effect on this.
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Interpretation. Overall, the method tested suggests that Herafill® antibiotic pellets may
worsen the primary torsional stability of revision prostheses in combination with the
impaction bone grafting technique. However, thermodisinfected and native bone are
shown to be equivalent materials in terms of torsional stability. Intraoperative porosity
analyses could provide information on the primary stability and thus also on the outcome

of the operation.

Keywords: Femoral impaction bone grafting; Thermodisinfected bone; Antibiotic

carrier; Shear force resistance; Porosity
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Anhang

HERAFILL® beads G

Eigenschaften

HERAFILL® beads G sind ein resorbierbares Knochen-
ersatzmaterial/Knochenfillmaterial, das zum Schutz vor
bakterieller Besiedlung Gentamicinsulfat enthalt.
HERAFILL® beads G dienen zur Fiillung von Knochenkavi-
taten in nicht belasteten Knochenbereichen, bei denen ein
Debridement durchgefiihrt wurde. HERAFILL® beads G
sind rontgenpositiv. HERAFILL® beads G werden im Kno-
chengewebe innerhalb einiger Monate vollstéandig biolo-
gisch abgebaut.

HERAFILL® beads G bestehen aus weiBen bis hellgrauen
bikonvexen Beads von zylindrischer Form. Eine Packung
HERAFILL® beads G enthalt entweder 20 oder 40 dreifach
verpackte HERAFILL® beads G. 20 HERAFILL® beads G
entsprechen einem Fiillvolumen von 5 ml;

40 HERAFILL® beads G entsprechen 10 ml. Der auBere,
unsterile Schutzbeutel aus Aluminium enthélt einen Poly-
ethylen-Papierbeutel (peelféhig), der von auBen unsteril
und innen steril ist. In diesem befindet sich ein steriler
Polyamid-Polyethylenbeutel (peelfahig), der die
HERAFILL® beads G enthalt. HERAFILL® beads G werden
mit Gammastrahlung sterilisiert.

Zusammensetzung

HERAFILL® beads G bestehen aus Calciumsulfat-Dihydrat,
Calciumcarbonat, hydriertem Triglycerid und Gentamicin-
sulfat. HERAFILL® beads G wiegen jeweils 250 mg und
enthalten 1 % (entspricht 2,5 mg) Gentamicin (als Genta-
micinsulfat).

Verwendungszweck

HERAFILL® beads G sind zur Fiillung von Knochenkavita-
ten indiziert, die aus einem Trauma mit Knochensubstanz-
verlust oder aseptischem operativem Eingriff mit potenziel-
ler Infektionsgefahr oder chirurgischem Debridement bei
posttraumatischer, postoperativer oder hamatogener Osteo-
myelitis bzw. Osteitis resultieren.

Indikationen

HERAFILL® beads G dienen als resorbierbares Knochen-

fillmaterial zur Anwendung in Knochenkavitaten bei:

¢ Trauma mit Knochensubstanzverlust

¢ aseptischem operativem Eingriff mit potenzieller Infekti-
onsgefahr

e chirurgischem Debridement nach posttraumatischer,
postoperativer oder hamatogener Osteomyelitis bzw.
Osteitis

In belasteten Knochenbereichen sollten HERAFILL® beads G
nur dann verwendet werden, wenn davon auszugehen ist,
dass die vorhandene Osteosynthese in ausreichendem
MaBe die lasttragende Funktion erfiillen kann.

Kontraindikationen

In den folgenden Fallen dirrfen HERAFILL® beads G nicht
als resorbierbares Knochenersatzmaterial/ Knochenftill-
material verwendet werden:

e Als Stabilisator fiir lasttragende Knochen

e Auf Gelenkoberflachen oder in Kavitaten, die direkt mit
der Gelenkflissigkeit verbunden sind

¢ Bei Patienten mit Hyperkalziamie

¢ Bei Patienten mit bekannter Uberempfindlichkeit gegen-
tber Inhaltsstoffen des Knochenfiillmaterials

¢ Bei Patienten mit Uberempfindlichkeit gegeniiber
Aminoglykosid-Antibiotika

¢ Applikation des Knochenfiillmaterials in bzw. in der
Nahe von noch nicht geschlossenen Epiphysenfugen

Nebenwirkungen

Wahrend der Anwendung von HERAFILL® beads G kénnen
alle typischen Nebenwirkungen des Antibiotikums Genta-
micin auftreten, insbesondere Hor- und Nierenschaden. In
den meisten Fallen ist ein durch Gentamicin verursachter
Horschaden irreversibel, wahrend eine Schadigung der
Nieren reversibel ist.

Es wurden bereits nachteilige Wirkungen auf die Nieren
dokumentiert, wobei Zellen oder Protein im Urin bzw. ein
Anstieg an Serumkreatinin oder Oligurie festgestellt wur-
den. Diese Nebenwirkungen treten haufiger bei Patienten
auf, bei denen bereits langer Nierenbeschwerden vorhan-
den sind. Bei Anwendung klinischer Gentamicin-Dosen ist
gelegentlich das Fanconi-Syndrom oder ein dem Bartter-
Syndrom &hnliches Syndrom aufgetreten.

Neurotoxizitat:

Es wurden bereits schwere Nebenwirkungen sowoh! auf
den vestibularen als auch auf den auditorischen Zweig des
achten Himnervs festgestellt, hauptséachlich bei Patienten
mit Nierenbeschwerden. Zu den Symptomen zahlen
Schwindel, Tinnitus, Ohrensausen und Gehdorverlust, die —
wie bei anderen Aminoglykosiden auch — irreversibel sein
konnen. Andere Faktoren, die das Toxizitatsrisiko erhéhen
kénnen, sind u.a. Dehydrierung und vorausgegangener
Kontakt mit ototoxischen Medikamenten.

Weitere beobachtete Nebenwirkungen, die moglicherweise
mit Gentamicin zusammenhangen, sind u. a.: Atemdepres-
sion, Lethargie, Verwirrtheit, Depression, Sehstérungen,
verminderter Appetit, Gewichtsverlust sowie niedriger bzw.
erhohter Blutdruck; ferner Ausschlag, Juckreiz, Urticaria,
generalisiertes Brennen, laryngeales Odem, anaphylakti-
sche Reaktionen, Fieber, Kopfschmerzen, Ubelkeit, Erbre-
chen, vermehrter Speichelfluss und Stomatitis; Purpura,
Pseudotumor cerebri, akutes organisches Hirnsyndrom,
Lungenfibrose, Alopezie, Gelenkschmerzen, voriiberge-
hende Hepatomegalie und Splenomegalie.

Da HERAFILL® beads G (iberwiegend aus Calciumsalzen
bestehen, kann sich bei empfindlichen Patienten eine
Hyperkalziamie entwickeln. Jedoch deuten alle vorliegen-
den klinischen Daten darauf hin, dass Calciumsulfat-
Dihydrat und Calciumcarbonat als Knochenersatzmaterial
gut vertraglich und sicher sind.

Anhang 1: Gebrauchsanweisung Herafill® Beads G; Diese liegt jeder Packung bei. Abgebildet ist

die deutsche Anweisung auf den Seiten 16 bis 18
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Im Zusammenhang mit der Verwendung von

HERAFILL® beads G kénnen Hamatome auftreten und sich
Serome bilden. Insbesondere bei gréBeren Knochenkavita-
ten ist es auch méglich, dass Knochengewebe unvollstan-

dig in die Kavitaten einwéachst.

Wechselwirkungen

Es wurden Wechselwirkungen zwischen Gentamicin und
den folgenden Medikamentengruppen beobachtet:
Gleichzeitige bzw. sequentielle Verwendung neurotoxischer
und/oder nephrotoxischer Pharmazeutika, einschlieBlich
anderer Aminoglykoside, Polymyxin B, Colistin, Cisplatin,
Cyclosporine, Foscarnet, Vancomycin, Amphotericin B,
Clindamycin und Cephalosporine.

Starke Diuretika: Etacrynsaure, Furosemid oder andere
starke Diuretika, die selbst ototoxisch wirken oder die Toxi-
zitat von Aminoglykosiden verstarken kénnen, indem sie
die Konzentration von Antibiotika im Serum und Gewebe
verandern.

Muskelrelaxanzien: insbesondere Succinylcholin und Tubo-
curarin, Decamethonium, Inhalationsanasthetika mit halo-
genierten Kohlenwasserstoffen oder Opioid-Analgetika.
Gentamicin kann mit diesen Medikamenten interagieren,
was Skelettmuskelschwéache und Atemdepression (Apnoe)
zur Folge haben kann. Die gleichzeitige Anwendung dieser
Medikamente und von Gentamicin wéahrend der Operation
oder in der Zeit danach sollte sorgfaltig (iberwacht werden,
insbesondere wenn postoperativ die Méglichkeit eines
unvollstandigen Riickgangs der neuromuskuldren Blockade
besteht.

Gleichzeitige lokale Anwendung von Penicillinen und
HERAFILL® beads G kann die Wirkung von
HERAFILL® beads G beeintrachtigen.

VorsichtsmaBnahmen

Die Vorteile der Verwendung von HERAFILL® beads G bei
Friihgeborenen, Sauglingen und Patienten mit schweren
degenerativen Knochenerkrankungen, therapieresistentem
Diabetes, Myasthenia gravis und Morbus Parkinson drften
das potenzielle Risiko tberwiegen. Da die erwartete Serum-
konzentration von Gentamicin sehr niedrig ist, muss die
gleichzeitige Anwendung von HERAFILL® beads G und
nephrotoxisch bzw. ototoxisch wirkenden Pharmazeutika
sowie die Verwendung bei Patienten mit bereits vorhande-
nen Schaden des Innenohrs bzw. Hornervs sowie schwerer
Niereninsuffizienz aufgrund der bekannten Nebenwirkun-
gen von Gentamicin (z.B. Neurotoxizitat bzw. Ototoxizitat
und Nephrotoxizitat) sorgfaltig abgewogen werden. Im
Falle einer durch gentamicinresistente Bakterien ver-
ursachten Knocheninfektion kann die Verwendung von
HERAFILL® beads G nicht empfohlen werden.

Es gibt keine hinreichenden Daten zur Anwendung von
Gentamicin bei Schwangeren, die eine Bewertung der
potenziellen Risiken gestatten. Aminoglykoside durchdrin-
gen die Plazentaschranke. Eine ototoxische Wirkung auf
den Fétus kann nicht ausgeschlossen werden. Bei Kindern,
die pranatal Streptomycin ausgesetzt waren, wurde tber

einen irreversiblen, beidseitigen kongenitalen Gehorverlust
berichtet. Auch bei einigen anderen Aminoglykosiden
wurde ein Gehorverlust dokumentiert. Angesichts der
Gentamicinkonzentration in den Nieren des Fotus besteht
ein potenzielles Nephrotoxie-Risiko.

In Tierstudien wurden nach pranataler Exposition mit
Gentamicin bzw. Aminoglykosiden eine oto- und nephro-
toxische Wirkung nachgewiesen. Aus diesen Griinden ist
die Verwendung von HERAFILL® beads G wahrend der
Schwangerschaft nur indiziert, wenn die Vorteile fir die
Mutter gegentiber den potenziellen Risiken fiir das Kind
tiberwiegen.

Stillzeit

Gentamicin wird in geringen Mengen tber die Muttermilch
ausgeschieden. Aufgrund der verstarkten intestinalen Per-
meabilitat bei Neugeborenen kann eine Anreicherung und
ototoxische Wirkung nicht ausgeschlossen werden. Daher
sollten HERAFILL® beads G wahrend der Stillzeit nur ange-
wendet werden, wenn die Vorteile fir die Mutter gegentiber
den potenziellen Risiken fiir das Kind tberwiegen.

HERAFILL® beads G diirfen nicht angewendet werden,
wenn an der debridierten Knochenkavitat gleichzeitig eine
Saugdrainage durchgefiihrt wird.

Sofern klinisch indiziert, sollte am Operationstag eine
geeignete systemische Antibiose erfolgen, da das in
HERAFILL® beads G enthaltene Gentamicin nur das Medi-
zinprodukt und dessen unmittelbare Umgebung vor einer
Besiedlung mit Gentamicin-empfindlichen Bakterien
schitzt. Ferner sind mégliche weitere Sicherheitsaspekte
der zusatzlich eingesetzten Antibiotika sorgfaltig zu bertick-
sichtigen. Bei allen Patienten sollten langfristig regelmaBig
medizinische Nachuntersuchungen durchgefiihrt werden.

Vor der Verwendung von HERAFILL® beads G sind der
Aluminium-Schutzbeutel sowie der aufziehbare AuBen-
und Innenbeutel auf eventuelle Beschadigungen zu prifen.
HERAFILL® beads G diirfen nur dann verwendet werden,
wenn alle Beutel intakt sind.

Vor der Verabreichung von HERAFILL® beads G ist zudem
zu priifen, ob eventuell Kontraindikationen vorliegen, die
auf den zu behandelnden Patienten zutreffen. Hierdurch
werden Nebenwirkungen vermieden, insbesondere hinsicht-
lich der renalen und neuronalen Funktion.

Handhabung und Verabreichung

Im Fall einer Knocheninfektion sollten die relevanten
Mikroorganismen identifiziert werden. Um die Sensibilita-
ten gegentiber Gentamicin zu ermitteln, sollte zuvor ein
Antibiogramm erstellt werden. HERAFILL® beads G sind
nur dann zur Fillung von Knochenkavitaten nach chirurgi-
schem Debridement zu verwenden, wenn die relevanten
Mikroorganismen empfindlich auf Gentamicin sind. Ein
zuvor durchgefiihrtes chirurgisches Debridement der
betroffenen Bereiche ist eine entscheidende Voraussetzung
fur eine erfolgreiche Behandlung mit HERAFILL® beads G.
HERAFILL® beads G kénnen mit verschiedenen Knochen-
ersatz- oder Knochenregenerationsmaterialien und/oder
autologem/allogenem Material gemischt werden. Die
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Resorptionszeit ist abhangig von Implantationslager, Blut-
kreislauf, Patientenstatus und der Menge applizierter Mate-
rialien. Entnehmen Sie nach Offnen des Aluminium-
Schutzbeutels sowie des aufziehbaren AuBen- und
Innenbeutels die HERAFILL® beads G vorsichtig mit einer
Pinzette und applizieren Sie diese einzeln in die zu flllen-
den Knochenkavitaten. Es ist zu beachten, dass die appli-
zierten HERAFILL® beads G nicht verdichtet werden. Die
Hochstmenge der applizierten Beads hangt vom Korper-
gewicht des Patienten ab. Es sollte pro Kilogramm Kérper-
gewicht maximal 1 Bead appliziert werden.

Dabei gilt die folgende Formel:
Héchstmenge HERAFILL® beads G

= Korpergewicht in kg x 1 Bead
Korpergewicht des Patienten = 60 kg

Hochstmenge HERAFILL® beads G
=60 kg x 1 Bead = 60 Beads

Dies bedeutet, dass pro Kilogramm Kérpergewicht maximal
2,5 mg Gentamicin appliziert werden.

Nach Applikation von HERAFILL® beads G ist die Wunde
wie gewohnt zu verschlieBen.

Lagerung

Es gelten keine besonderen Bedingungen fiir die Auf-
bewahrung von HERAFILL® beads G. Es wird jedoch eine
trockene Lagerung bei unter 25°C (77°F) empfohlen.

Haltbarkeit

Die Haltbarkeit des Produkts betragt 24 Monate. Das Ver-
fallsdatum ist auf die Faltschachtel, den Aluminium-
Schutzbeutel sowie den Innenbeutel aufgedruckt.
HERAFILL® beads G d(rfen nach dem Verfallsdatum nicht
mehr verwendet werden.

Sterilitadt

HERAFILL® beads G werden mit Gammastrahlung sterili-
siert und dirfen nicht erneut sterilisiert werden.
HERAFILL® beads G diirfen nur dann verwendet werden,
wenn der Aluminium-Schutzbeutel sowie der Innen- und
AuBenbeutel intakt sind. Nach dem Offnen des Aluminium-
Schutzbeutels sowie des Innen- und AuBenbeutels dirfen
HERAFILL® beads G nicht neu versiegelt oder wieder-
verwendet werden.

Jede HERAFILL® beads G Verkaufseinheit ist ausschlieB-
lich zur Verwendung bei einem einzigen Patienten
bestimmt.
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Working times for manual mixing (not pre-chilled bone cement) [A]

Room temperature (°C) [§]

0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 1" 12 13 14 15
Time (min)[5]

n 12 13 14 15
Time (min) [5]

Room tem perature (°C) [&]

n 12 13 14 15
Time (min)[5]

M Mixing @) M Waiting @) M Application @)  Setting @)

Test conditions: Not pre-chilled vacuum mixing system PALAMIX®, 55 % humidity. [D]

Anhang 2: Palacos R+G Zement Aushértungszeiten in Abhiingigkeit von der Raumtemperatur
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