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Einleitung

1  Einleitung

1.1 Historische Entwicklung der Hiuftendoprothetik

Die ersten Ideen einer Huftarthroplastik entstanden aus der Absicht, ankylosierte
Gelenke wieder zu mobilisieren. Ende des 19. Jahrhunderts verwendete Ollier
periartikulares Weichteilgewebe als Interponat zwischen den Gelenkflachen. Murphy
beschrieb 1902 ein ahnliches Verfahren mit Fettlappen und Fascia lata Anteilen
[104, S.488]. Seit 1924 fand die Whitman-Technik breitere Anwendung. Dabei
wurden Femurkopf und -hals reseziert und der Trochanter maior weiter distal am
Schaft fixiert [104, S.488; 49, S.167]. Parallel wurde der Einsatz unterschiedlicher
Fremdmaterialien, z.B. Schweineblasen, Kautschuk, Zinkfolie und Kollodium an Tier
und Mensch erprobt. So unternahm beispielsweise Robert Jones (1902) den Versuch
eines Gelenkerhaltes mit Goldfolie [104, S.488]. 1923 gelang Smith-Petersen mit der
Verwendung von Glaskappen als Femurkopf-Oberflachenersatz ein wichtiger Schritt
Richtung Gelenkersatz [92]. Die spater entwickelte Jaenichen-Collison Prothese
(1947) und die Acrylprothese der Gebriider Judet (1946) waren die ersten Versuche
eines kompletten Kopfersatzes und wurden mehrere hundert Male klinisch
angewendet [49, S.235]. Seit 1938 implantierte Philip Wiles die ersten
Huftendoprothesen, die zusatzlich zum Kopfersatz auch einen acetabularen
Gelenkanteil besaBen [104, S.488]. In den 50er Jahren wurde mit der Thompson-
Prothese schlieBlich die intramedulldre Verankerung der femoralen Komponente in
die Klinik eingefthrt [61]. Mit Methylmethacrylat als Knochenzement und den spater
entwickelten zementfreien Implantaten begann der Siegeszug des endoprothetischen
Hlftgelenkersatzes [61, S.87].

Mittlerweile werden in Deutschland jahrlich Uber 150000 Huftendoprothesen
implantiert [54, S.621]. Schatzungen aus den USA lassen eine Verdopplung bis 2030
erwarten. Durch die standig steigenden Implantationszahlen wéachst auch der Bedarf
an Austauschoperationen, vorwiegend aufgrund aseptischer Lockerungen
[40, S.115]. Laut schwedischem Huftregister (2000) mussten nach 9 Jahren ca. 5%
der zementierten und 9% der unzementierten Implantate gewechselt werden
[40, S.116]. Dadurch werden allein in Deutschland pro Jahr ca. 16000 Operationen
notwendig [50, S.596]. Auch die Zahl der Zweit- und Mehrfachwechsel wird in
Zukunft steigen und neue Anforderungen an Huftchirurgie und Implantate stellen.




Einleitung

1.2 Problemstellung

Durch jede Lockerung und weitere Austauschoperation entstehen zusatzliche
Schaden am Knochenlager und Weichteilmantel. Die operative Technik und die
Eigenschaften der Revisionsimplantate missen sich daran messen. Aus
biomechanischer Sicht sind eine ausreichend stabile Verankerung und die
Vermeidung von stress-shielding oder lokalen Spannungsspitzen, und der damit
verbundenen  Knochenresorption, entscheidende  Anforderungen fir die
Langzeitprognose eines Gelenkersatzes. Mit dem Ziel, die Endoprothesen
diesbezlglich weiter zu verbessern, werden standig neue Implantate entwickelt und
auf dem Markt befindliche modifiziert. Die Verwendung neuer Materialien, die
Veranderung der Implantatoberflaiche und des Designs kbénnen die
Implantateigenschaften erheblich beeinflussen. Die postoperative biomechanische
Situation ist aufgrund eines komplexen Zusammenspiels individueller und
implantatabhangiger Variablen nur schwer einzuschatzen. Dies trifft im Besonderen
auf Revisionsimplantate und Wechseleingriffe zu. Die Auswirkungen einer
Modifikation bzw. Neuentwicklung kénnen oft nur im Rahmen von Verlaufskontrollen
oder Kklinischer Studien nach langerem follow-up nachgewiesen werden. Die
Konsequenz eventuell vermeidbarer Fehlentwicklungen trifft dann jedoch eine
Vielzahl von Patienten. Aus dieser Sicht ist die praklinische Prifung von Implantaten

von grundlegender Bedeutung.

1.3 Zielsetzung der Studie

Die vorliegende Arbeit sollte im in-vitro Modell die Beeinflussung der Lastlbertragung
auf das Femur durch eine endoprothetischen Versorgung aufzeigen. Daflr wurden
sowohl zementlose ,Standard“-Huftstiele als auch spezielle, distal verriegelbare
Revisionsimplantate in kinstliche Femora (Composite-Femora) implantiert.
Hinsichtlich der Standard-Huftstiele sollte zudem der Einfluss unterschiedlicher
Oberflachenstrukturierungen geprift werden. Die verwendeten Nagelstiel-
Revisionsendoprothesen konnten mit drei verriegelbaren Stielen unterschiedlicher
Steifigkeiten kombiniert werden. Diese Implantate wurden fir die Versorgung bei

massivem proximalen Knochenverlust oder proximaler periprothetischer Fraktur mit
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Implantatlockerung konzipiert. Es sollte Uberprift werden, wie sich die
Biegesteifigkeit der Stielverlangerungen und die verschiedenen distalen
Verriegelungsmdglichkeiten auf die LastUbertragung auswirken. Zusatzlich zu den
implantatbedingten Einflissen sollten die Auswirkungen von Mehrfachwechseln auf
die corticalen Dehnungen am Composite-Femur untersucht werden. In der Literatur
sind eine Vielzahl von Studien mit mechanischen Prifungen dieser Kunstknochen zu
finden [11,38,95,96,97] ohne Informationen Uber eine mbgliche Beeintrachtigung der

Femora durch ,Revisionseingriffe®.

Diese experimentelle Studie sollte dazu beitragen, praklinisch Hinweise bezlglich der
Bedeutung des Endoprothesendesigns und der Oberflachengestaltung fir die
Lastlbertragung auf das Femur zu sammeln. Insbesondere sollen die
Veranderungen infolge der Implantation spezieller, sogenannter Nagelstiel-
Revisionsendoprothesen fir den Huftgelenkersatz untersucht werden. Klinische und
radiologische Nachuntersuchungen oder aufwendige in-vitro bzw. in-vivo Studien

sollen so gezielter angelegt werden kénnen.

1.4 Arbeitshypothesen

Bezlglich der zu untersuchenden Einflisse auf die Lastlbertragung anhand des
corticalen Dehnungsmusters wurden im Vorfeld folgende Arbeitshypothesen
formuliert. Sie reprasentieren die Kernfragestellungen an die Studie. Im Rahmen der
Zusammenfassung werden diese, nach Darstellung und Diskussion der Ergebnisse,

kritisch gepruft.

Hypothese 1
Alle Implantate flhren zu signifikanten Verdnderungen des Dehnungsmusters

verglichen mit dem unresezierten Femur.

Hypothese 2
LastUbertragung und corticales Dehnungsmuster unterscheiden sich in Abhangigkeit
von der Ausdehnung der Oberflachenstruktur der Standard-Huftstiele.
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Hypothese 3
Revisions-Nagelstiele verursachen signifikante Dehnungsanderungen verglichen mit
den Standard-Huftstielen.

Hypothese 4
Biegeweichere Stielverlangerungen reduzieren stress-shielding Effekte gegenuber

steiferen Verlangerungen.

Hypothese 5
Die  verschiedenen  Verriegelungsvarianten  fihren  zu  unterschiedlichen

Dehnungsmustern.

Hypothese 6
Mehrfache Implantatwechsel schadigen das Lager und filhren zu Anderungen des

Dehnungsmusters.

1.5 Maoglichkeiten und Grenzen der Studie

Im Rahmen dieser Studie wurden ausschlieBlich Messungen der oberflachlichen
Dehnungsdifferenzen mit einem spannungsoptischen Verfahren an klnstlichen
Femora durchgefihrt (Kap. 2). Zur Verifizierung der Ergebnisse wurden die Versuche
nach identischem Schema an einem humanen Femur exemplarisch nachvollzogen.
Eine entsprechende Erhéhung der Anzahl soll Gegenstand einer Fortsetzung dieser
Studie sein. Aus Grinden einer Parameterreduktion wurden vergleichbare
Implantatpositionen und eine mdglichst identische Lastbeaufschlagung angestrebt.
Die Auswirkungen von abweichenden Lastsituationen oder unterschiedliche
Geometrien des Hulftgelenkes wurden somit nicht erfasst.

Da auch kndcherne Umbaureaktionen und deren Folgen fur die Verankerung der
Endoprothese und die Belastung des Femur nicht simuliert werden konnten,
entsprach die Prifsituation in erster Linie einem unmittelbar postoperativen Zustand.
Die somit gemessenen corticalen Dehnungsanderungen sind klinisch nicht mit
Knochenumbauvorgédngen gleichzusetzen, sondern sind als pradisponierender
Faktor beschrieben [45].
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Bei der Konzeption des Prifaufbaus wurde versucht, die in der Literatur als
bedeutend beschriebenen Gelenk- und Muskelkrafte zu beriicksichtigen. Quantitative
Aussagen Uber in-vivo auftretende Belastungsverhéltnisse des Femur sind aufgrund
der Komplexitat der Einflussfaktoren nur bedingt méglich.

Die Ergebnisse kdnnen Anhaltspunkte fir moégliche klinische Auswirkungen liefern.
Aufgrund interindividuell differierender Voraussetzungen ist auch eine Vorhersage
von Konsequenzen fir den einzelnen Patienten nicht méglich. Die genannten Punkte

werden im Rahmen der Diskussion nochmals im Detail aufgegriffen (Kap. 4).
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2 Material und Methoden

2.1 Das Endoprothesenlager

2.1.1 Composite-Femora

Fiar die in der vorliegenden Arbeit durchgefihrten Versuche wurden sogenannte
Composite-Femora  (ll. Generation, FFR fiberglass-fabric-reinforced)  mit
mehrschichtigem Aufbau verwendet (Abb. 1a). In Epoxidharz eingebettete
Glasfaserschichten bilden die Corticalis, der mit Polyurethanschaum gefiillte
Innenraum den Spongiosaanteil. Hersteller ist die Firma Pacific Research Labs
(Vashon Island, USA). Uber Sawbones Europe (Malmd, Schweden) kénnen Femora
mit den Langen 485 mm und 455 mm bezogen werden. Als Endoprothesenlager
wurden die 485 mm langen Femora (#3106) verwendet, modelliert nach einem
Europaer von etwa 183 cm KérpergréBe und einem Gewicht von 90 kg.

Bezlglich der mechanischen Eigenschaften zeigte sich bei Untersuchungen von
Cristofolini et al. eine gegenlber Humanfemora bessere Reproduzierbarkeit der
Ergebnisse bei 20-200-fach geringerer interindividueller Varianz der Einzelknochen
[11, S.533]. Composite-Femora der zweiten Generation erwiesen sich bei den
durchgefihrten Belastungstests zur Ermittlung der Biege- und Torsionssteifigkeit als
geeignete Knochenmodelle, insbesondere fir vergleichende Prifungen, wie sie in
der vorliegenden Arbeit durchgefiihrt werden. Lediglich im proximo-medialen
Schaftbereich traten, verglichen mit dem durchschnittichen Humanfemur,
fertigungsbedingt etwas héhere Dehnungen auf [11, S.530].

Da Humanfemora unter in-vitro Bedingungen ihre mechanischen Eigenschaften
verandern, sei es durch Konservierung oder Autolyse, sind Composite-Femora fir
die zeitintensiven spannungsoptischen Messungen von groBem Vorteil. Darlber
hinaus spricht die unlimitierte Verfigbarkeit fir die Verwendung von synthetischen
Testmodellen, so dass Studien ohne groBen Aufwand z.B. auf zuséatzliche Implantate
erweitert werden kdnnen.

Mittlerweile wurden Composite-Femora der dritten Generation (SGFR short-glass-
fiber-reinforced) auf dem Markt eingeflihrt mit laut Hersteller weiter verbesserter

Reproduzierbarkeit und anatomiegerechter Corticalisdicke (Abb. 1b).
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Heiner et al. fihrten biomechanische Untersuchungen an FFR (ll. Generation) und
SGFR (lll. Generation) Composite-Femora durch mit vergleichbarem methodischen
Aufbau wie Cristofolini et al. [38]. Hinsichtlich Reproduzierbarkeit von Geometrie und
Oberflachendehnungen zeigten die neuen SGFR Femora eine geringere Streubreite.
Jedoch traten im proximo-medialen Bereich unter Axiallast etwa 120% hdhere
Dehnungswerte auf, als fir Humanpraparate ermittelt [38, S.780]. Entsprechende
DMS Messungen an FFR Femora (Il. Generation) erbrachten in diesem
Corticalisabschnitt mit Humanfemora vergleichbare Werte [38, S.780]. Daher
erschienen FFR Composite-Femora als geeignetere Testmodelle fiir die vorliegende
Studie.

Composite-Femur, Il. Generation, Serien-Nr. 3106

(FFR, fiberglass-fabric-reinforced)
a: 485 mm, b: 52 mm, ¢: 34 mm, d: CCD 120°, e: 30 mm, f: 86 mm

Abb. 1a: Abbildung des Composite-Femur der Il. Generation einschlieBlich des
Langsschnittes sowie den zugehérigen MaBen fur: a: Gesamtlange, b: Kopfdurchmesser,
c: Halsdurchmesser, d: CCD-Winkel, e: Schaftdurchmesser, f: Abstand der kondyléren
Gelenkrander. Aus: www.sawbones.se
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Composite-Femur, lll. Generation, Serien-Nr. 3306

(SGFR, short-glass-fiber-reinforced)
a: 485 mm, b: 52 mm, c¢: 37 mm, d: CCD 120°, e: 32 mm, f: 93 mm, g: 15 mm

Abb. 1b: Abbildung des Composite-Femur der Ill. Generation einschlieBlich des
Langsschnittes sowie den zugehdérigen MaBen fir: a: Gesamtldnge, b: Kopfdurchmesser,
c: Halsdurchmesser, d: CCD-Winkel, e: Schaftdurchmesser, f: Abstand der kondylaren
Gelenkrander, g: Markraumdurchmesser (nur SGFR). Aus: www.sawbones.se

2.1.2 Photoelastische Beschichtung

Zur Messung der Oberflachendehnungsdifferenzen wurden die Composite-Femora
mit 2-Komponenten-Material, PL-1 (Harz) und PLH-1 (Harter, Fa. Photolastic
Division, Measurements Group, Inc. Raleigh, N.C., USA) beschichtet (Vertrieb:
Measurements Group MeBtechnik GmbH, Lochham/Mlnchen). Dabei wird das unter
ROhrbewegungen reagierende Material mit 52 °C auf eine teflonbeschichtete
Heizplatte (38 °C) (012-1H, Measurements Group) gegossen [64]. Bei festgelegten
Mischverhéltnissen und Mengen flr die jeweiligen PlattengréBen erhalt man mittlere
Schichtdicken um 1,8 mm. Nach etwa 70 bis 80 Minuten Aushértezeit bei
Raumtemperatur wird eine ausreichende Zugfestigkeit des teilpolymerisierten
Materials bei guter Flexibilitat erreicht. Dies ermdglicht ein weitgehend blasenfreies
Anlegen der Platten an das Femur ohne Ausdinnung der Schicht. Dabei kénnen die
teilpolymerisierten Platten nach dem Lésen von der GieBplatte entweder eingefroren
(-18 °C) oder, wie fir die vorliegende Arbeit, dem Femur sofort angeformt werden.

11 -
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Nach dem Ausharten (12 h) wurden die Plattensegmente abgenommen und die
Schichtdicken an den spateren Messpunkten registriert. Diese gehen bei der
Auswertung in die Berechnung der Dehnungsdifferenzen ein. Die Messpunkie
wurden entlang der Schaftachse in den vier Hauptansichten (ventral, dorsal, medial
und lateral) aufgetragen und mit dem HohenreiBer zirkular markiert (24-27
Messpunkte pro Ansicht, Abstand: proximal 10 mm, distal 20 mm, Abb. 2, 3). Fir die
vorliegende Arbeit wurden die Messpunkte nach ihrer Héhenposition benannt. Zur
exakten Positionierung wurden als Schablonen hergestellte Polymerplatten
verwendet. Dieses Vorgehen sollte Streuungen, bedingt durch eine unterschiedliche
Lokalisation der Messpunkte soweit wie mdglich verringern. Das kolloidhaltige
Haftmaterial (PC-10 Harz mit PCH-10 Harter, Measurements Group) fUhrte nach
Aushérten zu einer festen Verbindung zwischen den erneut angelegten Platten und
dem Composite-Femur (Abb. 2).

Abb. 2: Querschnitt (li.) durch die Diaphyse eines beschichteten Composite-Femur mit PU-
Schaumkern, Corticalis (Glasfaser, Epoxidharz), dinner Adhasivschicht und photoelastischer
Beschichtung. Rechts: Ansicht des Dehnungsmusters unter Belastung (Femur unreseziert,
Diaphyse, ventral)

Bei dem von Steinhauser und Mittelmeier verwendeten spannungsoptischen
Werkstoff PL-8 zeigte sich ein beschichtungsbedingter Anstieg der Biegesteifigkeit
um 29% (a.-p.) bzw. 31% (m.-l.) und der Torsionssteifigkeit der Femora um 25% bei
geringen Streuungen [95, S.32]. Die Problematik des beschichtungsbedingten

-12-
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Steifigkeitsanstieges wird in der Diskussion nochmals aufgegriffen (Kap. 4.2.2).
Zusammenfassend wird dieser Effekt fur vergleichende Messungen als
vernachlassigbar beschrieben [30,S.428]. Das in der vorliegenden Arbeit
verwendete PL-1 unterscheidet sich lediglich hinsichtlich seines K-Faktors von 0,08
vom genannten PL-8 (K = 0,10). Auf die praktische Anwendung Ubertragen, bedeutet
dies einen gréBeren Laufzeitunterschied des polarisierten Lichts (Kap. 2.2.1) bei
gleicher Oberflachendehnungsdifferenz, woraus eine héhere Messempfindlichkeit
resultiert [64]. Das Elastizititsmodul von PL-1 und PL-8 ist mit 28.800 daN/cm?
gleich, d.h. die Steifigkeit der Beschichtung ist identisch. Aufgrund der Versteifung
des Knochenlagers durch die Beschichtung erfolgte die Auswertung der Versuche
auf der Basis der unresezierten, beschichteten Femora (Kap. 2.6).
Zusammenfassend dient die Beschichtung der globalen Verlaufsdarstellung
oberflachlicher Dehnungsdifferenzen. Dabei spielen die Rickschlisse auf etwaige
Dehnungskonzentrationen bzw. starke Reduktionen eine wichtige Rolle fir das
Remodelling des Knochenlagers und somit der Implantatverankerung.

-15
.................................. -18
-21
.................................. 24

- 27

................................... L 30
Hoéhe [cm]

Abb. 3: Ansichten des belasteten Composite-Femur von medial (re.) und dorsal (li.) mit
einliegendem Standard-Huftstiel. Korrelation der Messpunkte mit der H6henposition in [cm].
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2.1.3 Humanfemur

Neben neun Composite-Femora wurde fir diese Studie auch ein frisch-gefrorenes
Humanfemur verwendet. Es sollte gezeigt werden, dass sich Beschichtung und
Messmethode auch fir menschliche Praparate eignen. Zudem sollte geprift werden,
ob sich die gemessenen Dehnungsdifferenzen der kiinstlichen Knochen am Praparat
widerspiegeln.

Bei der Auswahl des Humanfemur wurde auf mdglichst vergleichbare GréBe und
Proportion geachtet. Das verwendete frisch-gefrorene Leichenfemur (linke Seite)
stammte von einem Mann, 63 Jahre, GréBe 179 cm, Gewicht 81 kg, die
Gesamtlange betrug 476 mm, der CCD-Winkel 122° das Offset 41 mm. Es war
damit nur wenig kleiner als die Composite-Femora (Kap. 2.1.1).

Durch  Nativrontgenaufnahmen in zwei Ebenen wurden Frakturen oder
Strukturdefekte (Zysten, Osteolysen, ausgepragte Osteoporose/-penie, u.a.)
ausgeschlossen. Nach Antauen im Wasserbad und sorgféltiger Praparation mit
Ablésung der Weichteile einschlieBlich Periost wurde eine dinne Schicht des
Adhasivs (PC-10) aufgetragen, um ein Austreten von Flissigkeit aus den Foramina
nutrientes mit einer moglichen Stérung der Plattenanformung und Anhaftung zu
vermeiden (Kap. 4.2.1). Das weitere Vorgehen entsprach der Beschreibung unter
Kap. 2.1.2. Die Aushartezeit fiir die Polymerplatten betrug 12 Stunden. Unmittelbar
nach dem Ausharten der zwei ventralen Platten wurden diese abgenommen und die
zwei dorsalen angeformt. AnschlieBend erfolgte der Zuschnitt, das Einzeichnen der
Achsen und die Dickenmessung. Die Messpunkte wurden in gleicher Zahl und
identischen Abstédnden ausgehend vom Messpunkt MP 1 auf Héhe des Trochanter
minor aufgetragen. Die anschlieBenden Messungen wurden bei Raumtemperatur
durchgefihrt.

Flr die Vorbereitung des Femur, die Vermessung im unresezierten Zustand und mit
Implantat einschlieBlich der Fotodokumentation wurden etwa 40 Stunden benétigt.
Mit einer mdglichst kurzen Bearbeitungszeit sollten Veranderungen der
mechanischen Eigenschaften wéhrend der Versuche durch Biodegradation und
andere Einflisse gering gehalten werden [88, S.44; Kap. 4.2.1].

-14 -
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2.2 Spannungsoptik

2.2.1 Grundlagen

Durcheilt ein Strahl polarisierten Lichtes die unter Spannung stehende Beschichtung,
teilt sich der Amplitudenvektor der Schwingungsebene in zwei Vektoren, deren
Schwingungsebenen (x,y) mit den Richtungen der Hauptdehnungen am
betrachteten Punkt Ubereinstimmen. Dabei andert sich der Brechungsindex als
Funktion der aufgebrachten Spannung. Folge ist ein Laufzeitunterschied 6.

Es gilt: Die relative Anderung des Brechungsindex (n) ist proportional zur Differenz

der Hauptdehnungen (g).

n—ny=Kx(&-¢)  (BREWSTER-Gesetz)

K: dehnungsoptische Konstante (Materialeigenschaft)

Die verwendete Apparatur (031) ist mit zwei zusatzlichen, drehbaren Polarisatoren
ausgestattet, so dass gilt: e, -¢& =N xf f: Zusammenfassung aller Konstanten

€: Hauptdehnung

N: Vielfaches der Wellenlange A

mit: =N x A

d: Laufzeitunterschied
Dariber hinaus sind in den Lichtweg zwei Viertelwellenplatten eingeschaltet, so dass
durch gekoppelte Drehung der Platten ein Zirkulationspolariskop entsteht, welches
die lIsoklinen filtert (Abb. 4). Die so erhaltene Isochromatenansicht dient der

quantitativen Erfassung der Oberflachendehnungsdifferenzen.

2.2.2 Messung nach der Null- Abgleich- Methode

Die Erfassung des Laufzeitunterschiedes ) und damit der
Oberflachendehnungsdifferenz erfolgt in mehreren Schritten. Zunachst werden in der
Isoklinenansicht Polarisator und Analysator so gedreht, dass deren Achsrichtungen
mit den Richtungen der Hauptdehnungen am betreffenden Messpunkt
Ubereinstimmen. In der Ansicht stellt sich dies als dunkle Linie dar. Nun betrachtet
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man den gewahlten Messpunkt in der Isochromatenansicht durch einen digitalen
Babinet-Soleil-Kompensator (Modell 232), bestehend aus einem Paar linear
doppelbrechender Platten, welche schraubengetrieben gegeneinander verschoben
werden kénnen. So kann die dehnungsbedingte Doppelbrechung durch Verschieben
der Platten in entgegengesetzter Richtung bis zum Verschwinden der Farbe am
Messpunkt korrigiert werden. Die Korrektur, und damit der Laufzeitunterschied, kann
nun anhand des Zahlwerks quantifiziert, und die lokale
Oberflachendehnungsdifferenz errechnet werden (Abb. 4). Uber die Winkelstellung
des Analysators erfolgt die Differenzierung zwischen Druck- bzw. Zugbelastung. Mit
der Erfassung der corticalen Dehnungsdifferenzen wurde aufgrund der
Viskoelastizitat der Femora jeweils erst 10 Minuten nach Erreichen der Vollbelastung

begonnen.

Lichtquelle

Analysator
und
Kompensator

Abb. 4: Messeinrichtung mit dem unresezierten, belasteten Composite-Femur in der
Isochromatenansicht (links). Schematische Darstellung des Lichtweges (rechts). Das
polarisierte Licht durcheilt die Beschichtung am Femur, wird an der Adhasivschicht reflektiert
und trifft auf den Analysator. Mit dem davor geschalteten Babinet-Soleil-Kompensator wird
der Laufzeitunterschied als MaRB fir die Dehnungsdifferenz ermittelt.
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2.3 Implantate

2.3.1 Standard-Hiiftstiele

Spannungsspitzen bzw. hohe Dehnungsdifferenzen filhren zur Uberforderung des
Knochenlagers und in der Folge zu resorptivem Knochenumbau mit der Gefahr der
Implantatinstabilitdt. Zu geringe Lasteinleitung im proximalen Anteil, beispielsweise
durch sog. stress-shielding, kann in Inaktivitdtsatrophie resultieren. Deshalb wird
prinzipiell beim primaren Hulftgelenkersatz eine eher proximale femorale
Krafteinleitung mit zugleich ausreichender Belastung und gleichmaBigem Ubergang
nach distal angestrebt. Entsprechend sind bei vielen zementlosen Huiftstielen die
integrationsférdernde Oberflachenstruktur oder Hydroxylapatitbeschichtung auf die
proximalen Implantatanteile beschrankt [41, S.15; 68, S.191].

Die drei verwendeten Standardhiftstiele (Tab. 1) sind mit sog. Tripoden besetzt
(Spongiosa-Metall 11°, Abb. 6). Diese trabekulare, dreidimensional-
interkonnektierende Oberflachenstruktur soll eine kndcherne Prothesenintegration
férdern [66, S.120]. Mit dem Ziel einer proximal betonten Verankerung stehen neben
dem vollstrukturierten Implantat zwei teilstrukturierte Huftstiele zur Verflgung
(Abb. 5). Beim teilstrukturierten Implantat sind die distalen 5cm glatt, bei der
Oberflachenstruktur ,Pinguin“ reicht die glatte Flache medialseitig zusatzlich 4 cm
nach proximal. Im folgenden wird die letztgenannte Strukturierung als ,Pinguin® oder
Pinguin-Huftstiel bzw. Pinguinstruktur bezeichnet, dieser unterscheidet sich jedoch
nur hinsichtlich der Oberflache von den beiden anderen Standard-Huftstielen.

Im Rahmen dieser Arbeit wurde geprift, ob sich die Lasteinleitung nach Einbau
dieser drei Implantate unterscheidet. Nach Implantation in die Composite-Femora
ergab sich die Korrelation zu den angetragenen Héhenmesspunkten wie in Abb. 8

dargestellt.

Tab. 1: Ubersicht der verwendeten Standard-Hiiftstiele, Hersteller ESKA Implants, Liibeck

Dimension /
Durchmesser
Huftstiel GHE teilstrukturiert, ohne Kragen |12 874 120 |Gr. 04, L 120 mm

Huftstiel GHE vollstrukturiert, ohne Kragen |11 834 120 |Gr. 04, L 120 mm
Huftstiel GHE ,Pinguin®, ohne Kragen 11 754 120 |Gr. 04, L 120 mm

Testimplantat Artikelnr.
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Abb. 5:  Standard-Huftstiele GHE: Unterschiedlicher Besatz mit trabekulérer,
dreidimensional-interkonnektierender Oberflachenstruktur. Abbildung von medial (links) und
dorsal (rechts). Von links nach rechts: vollstrukturierter, teilstrukturierter und Pinguin-
strukturierter Standard-Huftstiel.

Abb. 6: Spongiosa-Metall II® eines Hiftstieles mit Pinguinstruktur:  trabekulare,
dreidimensional-interkonnektierende Oberflachenstruktur zur Férderung der kndchernen
Prothesenintegration. Die Abbildung zeigt den Ubergang zum nicht strukturierten, distalen
Stielanteil.
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2.3.2 Verriegelbare Revisions-Hiftstiele

Revisions-Nagelstiele wurden fir den zementlosen Huftgelenkersatz bei Lockerung
und Fraktur im proximalen Femurbereich entwickelt (Kap. 4.2.5). Sie sollen einerseits
bei proximal geschadigtem Knochenlager oder Frakturen eine ausreichende primére
Verankerungsstabilitdt gewdéhrleisten. Andererseits sollen sie langfristig eine
moglichst physiologische Lasteinleitung aufweisen. Daflr wurden distale
Schraubenverankerungen eingefihrt. Sie sichern bei derartig konzipierten Hiftstielen
bis zur knéchernen Konsolidierung und proximalen Implantatintegration die Langs-
und Rotationsstabilitat [35, S.155]. Abhangig vom individuellen Verlauf, meist drei bis
sechs Monate postoperativ, kdnnen diese entfernt und das Implantat so dynamisiert
werden [35, S.156; 103, S.191].

Die durchgefiihrten Untersuchungen galten den Einflissen dieser verlangerbaren,
unterschiedlich biegesteifen Huftstiele auf die Oberflachendehnungsdifferenzen im
unverriegelten und verriegelten Zustand sowie bei proximaler Defektsituation
(Kap. 3.4). Die drei verwendeten Stielverlangerungen des modularen Hiftsystems
(ESKA-Implants, LUbeck) unterscheiden sich bezlglich ihres Aufbaus (Abb. 7). Zwei
Verlangerungen sind unterhalb des Adapterbereiches hohl. Die flexibelste Variante
verfligt zusatzlich Uber eine Schlitzung in Sagittalrichtung. Dieser Schlitz reicht
dorsalseitig Uber etwa 2/3 der Lange, ventralseitig nur bis zur
Schraubenverriegelung. Bei diesen Stielen kann die Konusverbindung mit einer
axialen, Uber den hohlen Kérper eingebrachten Schraube gesichert werden. Eine
weitere, aus Vollmaterial bestehende Verlangerung (massiv) wird zunachst Uber den
Federstift aufgeschoben, welcher in einem Langloch einrastet. Durch Aufschlagen
wird eine konische Verklemmung erreicht. Eine axiale Schraubensicherung wie fir
die beiden hohlen Stiele ist nicht mdéglich. Fir alle drei Verlangerungen wurde der
gleiche Durchmesser (12 mm) und mit 180 mm eine mittlere Lange gewahlt
(erhaltlich 130-210 mm, Tab. 2). Alle drei Verlangerungen verfligen Gber identisch
angelegte Bohrungen zur Verriegelung mit Corticalisschrauben: Von den insgesamt
drei Schraubenléchern verlaufen zwei in a.-p. Richtung und eine dazwischen
liegende in medio-lateraler (m.-I.) Richtung (Abb. 7). Fur die Durchfiihrung der
Prifungen wurden ausschlieBlich originalverpackte Implantate verwendet und von
einem erfahrenen Operateur in das Knochenlager eingebracht. Die Lagebeziehung
zu den H6henmesspunkten zeigt Abb. 8.
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Abb. 7: Verriegelbare Revisions-Huftstiele mit modularen Verlangerungen unterschiedlicher
Biegesteifigkeit: massiv, hohl und hohl-geschlitzt. Die axiale Sicherungsschraube wird tber
den hohlen Stiel eingebracht. Die Ansicht von unten zeigt nochmals die drei Verlangerungen.
Rechts: unterschiedlich lange Schlitzung ventral- und dorsalseitig.

-15

-18
- 21

- 24
- 27

30
Héhe [cm]

Abb. 8: Ansichten eines unresezierten, belasteten Composite-Femur von medial und dorsal
mit Standard-Huftstiel. Korrelation der Messpunkte mit der Héhenposition in [cm].
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Tab. 2: Ubersicht der verwendeten Revisions-Hiiftstiele, Hersteller ESKA Implants, Liibeck

Testimplantat Artikelnr. B:Jn::l:‘;i:sns;r
Huftstiel zur Verlangerung GHE 11 434 000 Gr. 4
Verlangerung: hohl, geschlitzt 26012180 |L 180 mm, D 12 mm
Verlangerung: hohl, ungeschlitzt 26 112180 |[L 180 mm, D 12 mm
Verlangerung: massiv 26212180 (L 180 mm,D 12 mm

2.4 Prufmodell

Im folgenden Abschnitt werden die Grundlagen flr die Konzeption des Testaufbaus
und die Wahl der Lastsituation beschrieben.

Viele experimentelle Studien zur Lastlbertragung am Huiftgelenk beschréanken sich
auf die Simulation der Huftkopfauflagekraft oder berlicksichtigen zusatzlich nur die
Abduktoren als Muskelziigel [9, S.425]. In diese Arbeit sollten bewéahrte
Messtechniken, sowie der aktuelle Erkenntnisstand aus in-vitro und in-vivo Analysen
einflieBen. Nach Anregungen von Kaddick wurde ein Testmodell entwickelt, welches
der Forderung nach Simulation von Muskelkraften zusatzlich zur Hiftkopfauflagekraft
nachkommen sollte. Vielfach wird auf die Bedeutung der Abduktoren fir die
Durchfihrung experimenteller Untersuchungen hingewiesen [12, S.623; 18, S.845;
25, S.757]. Insbesondere die Lasteinleitung am proximalen Femur wird durch die
Abduktoren bzw. Glutealmuskulatur beeinflusst, deren zusétzliche Applikation in
experimentellen und FE-Studien 30-100% zu den muskelbedingten Anderungen der
Spannungsverteilung beitrug [12, S.623; 25, S.755; 86, S.29]. Cristofolini et al.
zeigten im Rahmen von Dehnungsmessungen, dass eine VergréBerung des
Adduktionswinkels die Simulation der Abduktoren nicht ersetzt. An einigen
Messpunkten wurden sogar gréBere Abweichungen vom Referenzmodell (mit zehn
Muskeln) gemessen als mit Huftkraft und 12 © Adduktion [12, S.622]. Auch bei
Messungen im Rahmen von Vorversuchen dieser Arbeit zeigten sich ohne
Abduktoren medial und lateral am proximalen Femur bis zu 50% geringere
Dehnungen.

Im verwendeten Versuchsaufbau wurde dartber hinaus der lliotibialtrakt in Form

einer Umlenkung und Befestigung des Abduktorenzliigels an der distalen
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Femuraufnahme  bertcksichtigt. Die Bedeutung dieses aponeurotischen
Verstarkungszuges der Fascia lata wird in seiner Zuggurtungsfunktion beschrieben
[5, S.444; 87,S.237]. Bereits 1983 zeigten Rohlmann et al. anhand von FE-
Berechnungen, dass die zusatzliche Simulation des lliotibialtraktes zu einer
Reduktion der Biegebeanspruchung des Femur fihrt [81, S.738,742]. Dartber hinaus
postulierten u.a. Gottschalk et al. auch eine unterstiitzende Funktion des M. tensor
fasciae latae bei der Abduktion sowie Huftstabilisation, vor allem in der ersten Halfte
der Standbeinphase (heel-strike) [25, S.751; 33, S.188, 44, S.44]. Auch Duda
forderte eine Simulation des lliotibialtraktes flr experimentelle Studien zusatzlich zur
Berlcksichtigung der Huftgelenkresultierenden, der Abduktoren sowie der
Adduktoren. Die durchgefihrten FEM-Analysen zeigten unter ErfUllung dieser
Voraussetzungen eine  gute  Vergleichbarkeit mit  der  errechneten
Spannungsverteilung bei Simulation aller Muskeln [18, S.845].

In den vorliegenden Untersuchungen sollte auch die Funktion der Adduktoren, soweit
mdglich, berlcksichtigt werden. Flir das statisch-biomechanische Lastmodell steht
hierbei die Verringerung des Biegemomentes auf das Femur im Vordergrund. Um die
photoelastische Beschichtung nicht zu zerstéren, wurden die Femora deshalb bis
10 cm Uber die Héhe des Kniegelenkspaltes eingebettet, entsprechend den distalen
Anteilen des M. adductor magnus. Die Einflisse der im Diaphysenbereich medial
ansetzenden Adduktoren auf die corticale Dehnungsverteilung wurden bezlglich
dieses Versuchsaufbaus exemplarisch untersucht (Kap. 4.2.3).

Zusatzlich bot der Versuchsaufbau die Méglichkeit, ein axiales Torsionsmoment tber
die distale Femuraufnahme einzuleiten, wie es in-vivo aus der Neigung des
Hlftkraftvektors in der Sagittalebene resultiert [4, S.974; 53, S.953, Kap. 2.5.1]. Die
Torsionsbelastung war vor allem far die durchgefihrten Tests mit proximal
gelockerten Revisionsstielen von Bedeutung. Hier sollten die distalen
Schraubenverankerungen die Rotationsstabilitat der Implantate gewéhrleisten.

Der beschriebene Prifstand wurde konzipiert, um eine Belastungssituation
entsprechend einer Momentaufnahme des Gangzyklus zu simulieren (Abb. 9). Aus
der Literatur ergibt sich die Forderung nach Berlcksichtigung der resultierenden
Huftgelenkkraft einschlieBlich Torsionskomponente, der Abduktoren und des

lliotibialtraktes. Die Umsetzung wird im folgenden Kapitel dargestellt.
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2.5 Lastbeaufschlagung und Muskelkrafte

An dieser Stelle werden flr das beschriebene Prifmodell [Kap. 2.4] die applizierten
Krafte und Momente in Betrag und Richtung quantifiziert. Die gewahlten Werte
orientieren sich weitgehend an Ergebnissen von in-vivo Studien. Die Lastsituation
sollte, soweit wie mdglich, die Bedingungen zum Zeitpunkt des ersten
Kraftmaximums im Gangzyklus (Einbeinstand, heel-strike) widerspiegeln (Abb. 9).

2.5.1 Huftgelenkkraft und Torsionsmoment

Die Einleitung der Prlfkraft erfolgte mit einer Universalprifmaschine (Wolpert TZZ
707 50kN Prifklasse 1 nach DIN 51220). Betrag (2,4 kN) und Richtung (12 °
Neigung zur Schaftachse in der Frontalebene) orientierten sich an den in-vivo
gemessenen Werten von Bergmann flr eine mittlere Gehgeschwindigkeit von
4 km/h. Das physiologisch durch einen sagittal geneigten Huftkraftvektor
entstehende Torsionsmoment wurde im Prifaufbau ebenfalls berticksichtigt (s.u.).

Hdftgelenkkraft

FOr den Betrag der Hiftgelenkresultierenden im Gangzyklus zeigten telemetrische
Messungen den in Abb. 9 schematisch dargestellten Verlauf [4, S.981]. Typisch sind
die beiden Kraftmaxima zu Beginn der Standbeinphase (etwa 16% des Gangzyklus),
sowie an deren Ende, beim Ballenabdruck (etwa 48% des Gangzyklus). In-vivo
Ganganalyse-Studien erbrachten mit Hilfe einer instrumentierten Tumorprothese fiir
den proximalen Femurersatz bei mittleren Gehgeschwindigkeiten Axialkrafte von
250-330% BW im Implantat [13, S.45; 57, S.1104; 101, S.233] und 220-250% BW fur
den distalen Femurersatz [102, S.428].

Dagegen tendieren mathematische Modelle basierend auf Ganganalysestudien zu
einer Uberschatzung der resultierenden Gelenkkrafte an der unteren Extremitat. Als
Ursache angesehen werden Annahmen unphysiologisch hoher Gelenkkrafte im
Rahmen der Optimierungsschemata fir das vorliegende System unbestimmter
Gleichungen  [7,S.48ff.; 52, S.185]. Die  Verteilung der maximalen
Huftgelenkresultierenden im Gangzyklus nach Réhrle et al. ergab etwa 290-
570% BW fir mittlere Gehgeschwindigkeiten (2,9-5,8 km/h) beim heel-strike und
410-690% beim push-off [80, S.422].
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Mit differenzierten mathematischen Modellen, Daten aus Ganganalysen sowie
Berlcksichtigung von 47 Muskeln kalkulierten auch Glitsch et al. [31] und Brand et al.
[7] unter anderem die resultierende Huftgelenkkraft. Glitsch et al. errechneten je nach
Lastbedingungen (2- oder 3-dimensional) und gewahlter Minimierungsmethode
(Stress- bzw. Muskelkraft) 200-600% BW als Belastungsspitze im Gangzyklus
[31, S.1128]. Fir einen Patienten parallel durchgefiihrte Messungen [53, S.945] und
Berechnung der Hiftgelenkkrafte von Brand et al. [7,S.45] ergaben in guter
Ubereinstimmung Maximalwerte von 250-350% BW fiir die resultierende Huiftkraft.
Basierend auf diesen Daten kalkulierten Pedersen et al. [74, S.961] die resultierende
Kraft auf das Acetabulum zu 250% (heel-strike) bis 320% BW (push-off).
Entsprechend wurde fir die vorliegenden Untersuchungen, wie bereits beschrieben,
eine statische Belastung mit einer Kraft von 2,4kN (300% BW bei 80 kg
Kérpergewicht, 12° adduziertes Femur) gewahlt.

[%]BW

400 - stance-

phase

swing-
phase

1.max

300 -

200 -

100
heel | 1 heel
strike : : strike
; ; [%]gait-
0 I I I I I
cyclus
0 20 40 60 80 100

Abb. 9: Resultierende Huftkraft in % BW im Gangzyklus bei 4 km/h nach Bergmann fir einen
Patienten (65 kg, 82 Jahre) 30 Monate postoperativ [4, S.976].
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Axiales Torsionsmoment

Da der Hiuftkraftvektor in-vivo auch in der Sagittalebene geneigt ist, entsteht ein
axiales Torsionsmoment [4, S.976; 74, S.961]. Statt einer sagittalen Neigung des
Aufbaus wurde das Moment Uber die Haltevorrichtung aufgebracht (Abb. 10). Die in
Ureol® (Ciba-Geigy, Basel) eingebetteten Femora (distale 10 cm) wurden (iber eine
kugelgelagerte Aufnahmevorrichtung mit doppelt achsgelagertem Unterbau am Tisch
der Priifmaschine fixiert. Uber die distale Aufnahme konnte mit Gewichten ein
definiertes axiales Torsionsmoment angelegt werden, ohne weitere unbekannte
Momente zu erzeugen. FUr das Torsionsmoment wurden 32 Nm gewahlt,
entsprechend der in-vivo gemessenen Werte beim heel-strike (4 km/h) [4, S.976].
Auch Kotzar et al. bestatigten mit telemetrischen Messungen an einer
HiOftendoprothese 35 Nm axiales Torsionsmoment als Spitzenbelastung im
Gangzyklus bei einer Gehgeschwindigkeit von 6,1 km/h [53, S.952f.].

2.5.2 Femurkopfpositionierung und femorales Offset

Die Kopfaufnahme bestand aus einem mit Ureol® (Ciba-Geigy, Basel)
ausgegossenen Edelstahlzylinder  zur  exakten und reproduzierbaren
Kopfpositionierung fir die unresezierten Femora. Die Krafteinleitung auf die
resezierten Femora mit implantierten Prothesen erfolgte in gleicher Weise, jedoch mit
zur KopfgréBe (28 mm) passendem PE-Inlay, welches in einen anderen
Edelstahlzylinder eingegossen wurde. Beide Zylinder konnten mittels Schrauben an
der Belastungsvorrichtung verankert werden, so dass pra- und postoperativ das
Kopfzentrum identisch positioniert war. Um mdgliche Fehler durch eine Veranderung
der Lastsituation zu vermeiden, wurde die Geometrie des Aufbaus vor und nach
Implantation vermessen.

Auf der Basis experimenteller Studien bzw. Computermodellen wurden erhebliche
Veranderungen von Hebelarmen, Momenten sowie Betrag und Richtung von Kréften
am Huftgelenk als Folge einer Verschiebung des Rotationszentrums beschrieben
[15, S.238]. Auch eine Positionsdnderung des Trochanter maior fluhrte im
dreidimensionalen Computermodell zu Veranderungen von Hebelarmen und Kréften
[26, S.245,249]. Deshalb wurde flir die vorliegende Studie das femorale Offset
.postoperativ® wieder hergestellt. Die im a.-p. Réntgenbild gemessene Abweichung
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vom ,praoperativen” Offset (48 mm) betrug <3 mm. Um das konstruktionsbedingt
relativ groBe Offset des unresezierten Knochens zu erreichen (Abb. 1a) musste ein
XL-Kopf verwendet werden (28 mm, ESKA-Implants, Libeck). Die durch Képfe mit
Hals verringerte Bewegungsfreiheit (ROM) mit der Gefahr von Impingement und
Luxation hatte aufgrund der festen Gelenkposition hier keine Relevanz.

2.5.3 Abduktoren und lliotibialtrakt

Abduktoren und lliotibialtrakt wurden Uber eine Umlenkrolle mittels eines Stahlseiles
simuliert (Abb. 10). Die Befestigung des Abduktorenziigels am Trochanter major
erfolgte mit Drahtseilschlingen, welche an einem Rundstab in einer sagittalen
Durchbohrung des Trochantermassivs fixiert wurden (Abb. 10). Eine Berlhrung des
Metallstabes mit der photoelastischen Schicht wurde durch Ansenken mit einem
gréBeren Bohrer vermieden. Aus der Konstruktion ergibt sich eine identische
Zugspannung fir den Abduktoren- und Tractusanteil. Messungen mit einer
Kraftmessdose ergaben einen mittleren Wert von 804 + 27 N (n=5), entsprechend
etwa 100% BW flr die vorliegenden Untersuchungen. Die Werte stimmen gut mit
funktionellen Spannungsanalysen von Huggler et al. Gberein. An der Versuchsperson
ergaben sich beim heel-strike 80% BW Spannungszuwachs bereits beim langsamen
Gehen mit 1,5 km/h [44, S.46].

Der Abduktorenzligel setzte mit 15° Neigung zur Vertikalen, entsprechend 27° zur
Femurschaftachse, sowie 0°Neigung in der Sagittalebene an [30, S.424]. Diese
Zugrichtung wurde auch unter Torsionsbelastung konstant gehalten. Fir die
Zugrichtung der Abduktoren sind in der Literatur keine einheitlichen Angaben zu

finden. Mégliche Griinde hierfir sind:

° Anat. Aufteilung in mehrere, unterschiedlich innervierte Muskeln [33, S.186]

° GroBflachiger Ursprung z.B. der Glutealmuskulatur, damit unterschiedliche
Ansatzwinkel [79, S.345]

° Im Gangzyklus zeitabhangige Aktivierung der einzelnen Muskelgruppen und

damit variable resultierende Kraftrichtung [33, S.187]
° Unklare postoperative Situation mit méglicher Verletzung von Muskelanteilen
und Nerven bei unterschiedlichen Zugangswegen [60, S.47-49], (Kap. 4)
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Der Ansatzwinkel fir die Abduktoren im verwendeten Aufbau entsprach den am
haufigsten gewahlten Winkeln, die in der Literatur fir vergleichbar angelegte
experimentelle und Finite Elemente Studien angegeben werden [9, S.424]. Der
Verlauf des lliotibialtraktes wurde mittels verstellbarer Umlenkrollen mit einem
Abstand von 5cm parallel zur Femurschaftachse (12° Adduktion) eingestellt
[25, S.751]. Es wurde damit versucht, die bereits angeflihrte Zuggurtungsfunktion
umzusetzen (Kap.2.4). Birnbaum et al. beschrieben anhand von FE-
Untersuchungen eine in Richtung Huftzentrum  gerichtete und  damit
luxationshemmende Kraftkomponente durch den lliotibialtrakt [5, S.445]. Diese Kréfte
sind in der vorliegenden Studie lediglich tGber die Zugrichtung des Abduktorenzligels
realisiert (Abb. 10).
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Abb. 10: Aufbau mit Muskelziigeln und Vorrichtung zur Einleitung der resultierenden
Haftkraft auf das 12° adduzierte Femur. Aus der Umleitung des Abduktorenziigels entstand
der lliotibialzligel, der am Unterbau fixiert wurde. Uber einen weiteren Zigel am Unterbau
wurde das axiale Torsionsmoment aufgebracht.
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2.6 Testprotokoll und Statistik

FiOr die Durchfiihrung der Studie standen insgesamt 15 beschichtete Composite-
Femora zur Verfligung. Davon wurden neun Femora flr die hier vorgestellten
Untersuchungen verwendet, sechs weitere fir die Implantation von
Schenkelhalsprothesen. Um den Einfluss von Implantatwechsel-,Operationen* auf
das Composite-Femur zu klaren (Kap. 1.3, 3.3.2) und von jedem Implantat eine
Gruppe von n=3 mit identischen Voraussetzungen zu bilden, wurde das abgebildete
Schema gewahlt (Tab. 3, Tab. 4).

Jedes Femur wurde zundchst mit einem Standard-Huftstiel versehen und vermessen
(1. Implantat). AnschlieBend wurden die zwei weiteren Standard-Huftstiele mit den
anderen Oberflachenstrukturen implantiert (2. und 3. Implantat) und das Femur in
gleicher Weise vermessen.

Zur Prafung der Revisions-HUftstiele wurde nach distal aufgebohrt und der
verlangerbare Stiel ohne distale Verriegelung eingebracht (4. Implantat). Die
Stielverlangerungen wurden nach Vermessung gewechselt und die Femora erneut
dehnungsvermessen, die Reihenfolge entsprach Tab. 3.

In einem weiteren Schritt wurde der jeweils zuletzt implantierte Revisions-Huftstiel
distal verriegelt, unter Berlcksichtigung aller Verriegelungsmdglichkeiten (einfach
(a.-p.), zweifach (m.-l.), dreifach (a.-p., m.-l.), Tab. 4).

An einigen Femora wurden zusatzlich zum beschriebenen ,Standardprogramm®
weitere Untersuchungen durchgefihrt. Die Femora Nr. 6, 7, 8 und 9 wurden nach
EinfGhrung eines zusatzlichen Adduktorenzligels mit liegender hohler bzw. massiver
Verlangerung erneut vermessen (Tab. 4), (Kap. 4.2.3).

An den Femora Nr. 2, 4 und 6 wurde ein proximaler Lagerschaden gesetzt und ein
Revisions-Nagelstiel mit hohler Verlangerung implantiert. Die Vermessung der
Femora erfolgte jeweils mit drei-, zwei- und einfacher Verriegelung (Kap. 3.4.6).

Die Auswertung erfolgte auf der Basis eines 99% Konfidenzintervalls, aufgespannt
von allen identisch beschichteten, unresezierten Femora. Der Verlauf des Intervalls
wurde getrennt fir jede Ansicht (ventral, dorsal, medial und lateral) berechnet und
stitzt sich auf jeweils 25-27 Messpunkte je Seite (Kap.2.1.2). Postoperative
Abweichungen von den Dehnungsdifferenzen der unresezierten Knochen waren

somit als signifikant zu werten, wenn sie auBerhalb des Intervalls lagen.
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FOr die vorliegende Arbeit wurden die Messpunkte nach ihrer H&henposition
benannt, d.h. MP 1 entspricht H6he 1cm (Spitze Trochanter minor), MP 22

entspricht 22 cm unter dem Resektionsniveau und 21 cm unter der Tr. minor Spitze.

Tab. 3: Implantationsschema: Zunachst wurden die Standard-Huftstiele eingebracht,
anschlieBend die Revisionsnagelstiele mit den drei unterschiedlichen Mdglichkeiten der
Stielverlangerungen (unverriegelt). Es wurden drei Gruppen flir die Reihenfolgen der

eingebrachten Implantate gebildet.

1. Implantat | 2. Implantat | 3. Implantat | 4. Implantat: Verlangerung
Femur 1 GHE_ voll GHE_Ping GHE_teil | massiv, hohl, hohl-geschlitzt
Femur 2 GHE_voll GHE_Ping GHE_teil | massiv, hohl, hohl-geschlitzt
Femur 3 GHE_voll GHE_Ping GHE_teil | massiv, hohl, hohl-geschlitzt
Femur 4 GHE_teil GHE_voll GHE_Ping | hohl-geschlitzt, massiv, hohl
Femur 5 GHE_teil GHE_voll GHE_Ping | hohl-geschlitzt, massiv, hohl
Femur 6 GHE_teil GHE_voll GHE_Ping | hohl-geschlitzt, massiv, hohl
Femur 7 GHE_Ping GHE_ teil GHE_voll | hohl, hohl-geschlitzt, massiv
Femur 8 GHE_Ping GHE_ teil GHE_voll | hohl, hohl-geschlitzt, massiv
Femur 9 GHE_Ping GHE_teil GHE_voll | hohl, hohl-geschlitzt, massiv

Tab. 4: Implantationsschema: Abfolge und Verriegelungsvarianten, die mit den Nagelstielen
durchgefiihrt und vermessen wurden. Zwei Schrauben bedeuten doppelte Verriegelung in
medio-lateraler Richtung, eine Schraube Verriegelung in a.-p. Richtung. Mit drei Schrauben
sind alle Verriegelungsmdglichkeiten besetzt. FlUr die Adduktorensimulation und den
proximalen Lagerschaden wurden exemplarische Untersuchungen durchgefihrt.

Stielverlangerung, Schraubenzahl Adduktoren- | proximaler
hohl-schlitz hohl massiv simulation Schaden
Femur 1 1/2/3 - - - -
Femur 2 1/2/3 - - - 3/2/1
Femur 3 1/2/3 - - - -
Femur 4 - 1/2/3 - - 3/2/1
Femur 5 - 1/2/3 - - -
Femur 6 - 1/2/3 - hohl 3/2/1
Femur 7 - - 1/2/3 massiv, hohl -
Femur 8 - - 1/2/3 massiv -
Femur 9 - - 1/2/3 massiv -
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FOr die weitergehende statistische Auswertung wurde eine Varianzanalyse flr
wiederholte Messungen (Abfolge der Messpunkie einer Seitenansicht) sowie je
einem Faktor durchgefliihrt (Implantationsreihenfolge bzw. Oberflachenstruktur bzw.
Implantattyp). Mit Hilfe des ,Mauchly’s test of sphericity® wurde festgestellt, ob
vergleichbare oder unterschiedliche Streuungen der Messwerte vorlagen. In
Abhéangigkeit vom Ergebnis wurde der Test flir die Varianzanalyse gewahlt. Far
gleiche Varianzen wurde der Sphericity-assumed Test verwendet, fir
unterschiedliche Varianzen der Greenhouse-Geisser Test. Das Signifikanzniveau
wurde auf 5% festgelegt, alle Tests wurden zweiseitig durchgefiihrt. Die Ergebnisse

wurden mit SPSS (Version 2) berechnet.
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3 Ergebnisse

3.1 Einleitung

FOr die vorgestellte Studie wurden fir jeden Implantattyp mdglichst hohe
Versuchszahlen angestrebt. Die beschichteten Composite-Femora wurden mehrfach
fir Implantationen verwendet (Kap. 2.6). Nachfolgend werden die Ergebnisse im
Rahmen der Fragestellung vorgestellt sowie zusatzlich einige Messungen zur
Verifizierung des Versuchsaufbaus. Fir die jeweiligen Ansichten mit relevanten
Veranderungen ist der Verlauf der Dehnungsdifferenzen auch graphisch
demonstriert. Die Kurvenverlaufe fiir alle Seitenansichten sind, erganzend zum
Ergebnisteil, im Anhang dargestellt (Kap.7). Aus Griinden der Ubersichtlichkeit
wurde fir die Darstellung in den Diagrammen meist eine Auswahl der durchgefiihrten
Messreihen getroffen. In die statistische Auswertung flieBen jedoch alle

durchgefiuhrten Versuche aus den entsprechenden Messreihen ein.

3.2 Dehnungsdifferenzen am unresezierten Femur

Wie bereits beschrieben, erfolgte bei allen Femora vor Einbau der Implantate eine
Vermessung der oberflachlichen Dehnungsdifferenzen. Unter statischer Belastung
(Kap. 2.4, 2.5) mit Hiftgelenkkraft, Torsion, Abduktoren und lliotibialtrakt zeigte sich
fir alle Femora eine gute Ubereinstimmung der Dehnungsverldufe untereinander
(Abb. 11a,11b). In den Diagrammen ist auf der Abszisse die
Hauptdehnungsdifferenz in Promille aufgetragen. Diese reprasentiert die gemessene
belastungsbedingte Veranderung der Oberflachendehnung in
Hauptdehnungsrichtung bezogen auf den Ausgangswert im unbelasteten Zustand.
Auf der Ordinate ist die Héhenposition in Zentimetern angetragen. Die Trochanter
minor Spitze legt das Héhenniveau ,,1 cm* fest entsprechend dem Messpunkt MP 1.
Die Abb. 8 (Kap. 2.3.2) zeigt die Korrelation der Messpunkte zum Composite-Femur

mit einliegenden Implantaten.
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Abb. 11a: Dehnungsmuster dreier unresezierter Femora Nr. 6, 7 und 8. Ansichten von
medial (0.) und lateral (u.). Dargestellt sind die Grenzen des 99% Konfidenzintervalles (rot)
fir alle unresezierten Femora. Insgesamt gute Reproduzierbarkeit der Ergebnisse der
Dehnungsvermessung.
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Abb. 11b: Dehnungsmuster dreier unresezierter Femora Nr. 6, 7 und 8. Ansichten von
ventral (0.) und dorsal (u.). Dargestellt sind die Grenzen des 99% Konfidenzintervalles (rot)
fir alle unresezierten Femora. Insgesamt gute Reproduzierbarkeit der Ergebnisse der
Dehnungsvermessung.
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In der Ansicht von medial und lateral wurden die hdchsten Dehnungsdifferenzen im
Bereich zwischen dem proximalen und mittleren Schaftdrittel gemessen. Medial trat
hierbei Druckbelastung (negative Hauptdehnungsdifferenzen) und lateralseitig
Zugbelastung (positive Hauptdehnungsdifferenzen) auf. Druckbelastung flhrt zu
einer ,Stauchung“ von Knochen und Beschichtung, die Zugbelastung zu einer
,0ehnung“ der Oberflache, bedingt durch die herrschende Biegebelastung. Die
maximal gemessene Hauptdehnungsdifferenz betrug etwa 4°/,, vom Ausgangswert
des unbelasteten Femur (Abb. 11a). In den Ansichten von ventral und dorsal wurden
geringere Betrage registriert. Die Messpunkte entlang der Schaftachsen lagen hier
dicht im Bereich des Ubergangs zwischen Druck- und Zugbelastung (,Neutrallinie®).
Um den Trochanter minor, dessen Spitze auf Héhe des Messpunktes 1 (dorsal) liegt,
zeigte sich eine starkere Streuung der Dehnungsdifferenzen. Die Implantation der
Prothesen wurde in drei unterschiedlichen Reihenfolgen durchgefihrt (Kap. 2.6).
Dadurch entstanden drei Dreiergruppen (Femora Nr. 1-3, Nr. 4-6, Nr. 7-9).

Da der Einfluss der Implantationsreihenfolge gepruft werden sollte, wurde im Vorfeld
ausgeschlossen, dass sich die Dreiergruppen der unresezierten Femora
unterscheiden. Statistisch ergaben sich keine Unterschiede der Dehnungskurven in
den Ansichten von medial (p=0,96), lateral (p=0,57), dorsal (p=0,97) und ventral
(p=0,68). Damit besteht flr die unresezierten Femora keine Abhangigkeit der

Messwerte von der Reihenfolge-Gruppe.

3.3 Dehnungsmuster nach Implantation der Standard-Huftstiele

Im Hinblick auf stress-shielding wurden zusatzlich zum vollstrukturierten Huftstiel
auch die beiden bereits vorgestellten teilstrukturierten Implantate (Kap. 2.3)
untersucht. Die Grundkérper der Endoprothesen und das OP-Instrumentarium sind
identisch. Um eventuelle Einflisse des Oberflaichenbesatzes auf die Lastlbertragung
aufzuzeigen, wurden zunachst je drei Composite-Femora mit einem Implantattyp
.erstversorgt. Um bei der Auswertung etwaige Fehler durch die ,Revisionen® zu
vermeiden, wurde der Einfluss der Implantationsreihenfolge UGberprift (Kap. 2.6,
3.3.2). Vor die Darstellung der Ergebnisse ist eine Betrachtung zu den sog.
assembly-strains gesetzt, um die Rahmenbedingungen der Messungen bei
liegendem Implantat genauer abzustecken (Kap. 3.3.1).
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3.3.1 Assembly-strains

Durch die Implantation von Endoprothesen in ein vorbereitetes knéchernes Lager
entstehen bereits ohne Belastung durch eine Huftgelenkkraft circumferent
verlaufende Spannungen an der Femurcorticalis [47, S.482; 30, S.428]. Diese
Spannungen werden als assembly-strains bezeichnet. Die GréBenordnung der in
experimentellen Studien bestimmten assembly-strains ist u.a. davon abhangig, wie
sich die Endoprothese zur Lagergr6Be verhalt, z.B. bei der press-fit Implantation
[47, S.482].

Grundsétzlich wird in der Literatur diskutiert, inwieweit diese Spannungen klinisch
Uberhaupt bedeutsam sind, da sie aufgrund der Viskoelastizitdt selbst an
Leichenfemora innerhalb von Stunden bis Tagen nicht mehr nachweisbar sind
[47 S.486]. Prinzipiell besteht bei experimentellen Studien die Mdglichkeit, assembly-
strains zu messen und bei der Berechnung der Dehnungen unter Last zu
berlicksichtigen. Ein einheitliches Vorgehen ist diesbezlglich jedoch nicht
beschrieben. Glisson et al. regten deren Berlicksichtigung an, falls sie die Messung
der Hauptdehnungen beeinflussen [30, S.428]. Otani et al. zweifelten die Eignung
von Composite-Femora fur die Ermittlung circumferent laufender Ringspannungen
(z.B. unter Torsion) generell an [72, S.582]. Bei Spannungsmessungen traten in
diesen Fallen deutliche Differenzen zu Humanfemora auf, die Ergebnisse unter
Hinzunahme einer axialen Last waren jedoch vergleichbar [72, S.580].

In der vorliegenden Studie wurden die assembly-strains unmittelbar nach
Implantation der Standard-Huftstiele zunachst erfasst. Wurden die Implantate mit der
notwendigen Kraft fir eine feste Verankerung im Composite-Femur eingebracht,
betrugen die assembly-strains an den proximalen Messpunkten bis zu 10% der
gemessenen Dehnungswerte unter Last im beschriebenen Aufbau. Die gréBten
Werte wurden an den proximalsten Messpunkten medial (MP 0 bis 5) und ventral
(MP -1 bis 1) unmittelbar nach Implantation gemessen. Bereits nach Justierung des
Aufbaus, vor dem eigentlichen Messbeginn, waren die assembly-strains aufgrund der
Viskoelastizitat der Femora kaum noch nachweisbar.

Aus diesen Grinden wurden fur die vorliegenden Untersuchungen die Femora kurz
vor der Messung nur auf etwaige Konzentrationen der assembly-strains Gberprift. Da
hierbei aber keine auffallig hohen Werte auftraten, wurden die Ringspannungen nicht

gesondert beriicksichtigt oder statistisch verwertet.
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3.3.2 Einfluss der Implantationsreihenfolge

Jeweils sechs von neun Messreihen eines Standard-HuUftstieles stammten aus
,Revisionseingriffen® (Kap. 2.6). Aufgrund der Konsistenz des PU-Kerns des
Kunstknochens traten durch die Wechsel keine sichtbaren Schaden am préparierten
Knochenlager auf. Auch ein wesentliches Einsinken der Folgeimplantate wurde nicht
beobachtet, so dass die Geometrie am Femur unverandert blieb. Der Aufbau mit
Lastrichtung, Muskelzigeln und Femurachse wurde fur alle Messungen den
Vorgaben (Kap. 2.5) entsprechend ausgerichtet. Das gewahlte Messreihenschema
deckte nicht alle sechs mdglichen Folgen fir das Einbringen der Prothesen ab. Die
drei gewahlten Gruppen reprasentierten die Variationsmdglichkeiten derart, dass
jeder Huftstiel in einer Dreiergruppe erstimplantiert wurde. Die statistische
Auswertung wurde zunéachst fur die unresezierten Femora der Dreiergruppen
(Femora Nr. 1-3, Nr.4-6 und Nr. 7-9) durchgeflihrt, ohne Nachweis signifikanter
Unterschiede (Kap 3.2).

Die erneute Uberpriifung dieser Gruppen erbrachte auch nach Implantation der
Standard-Hdiftstiele statistisch keinen Unterschied (p>0,05) fir alle vier
Seitenansichten. Damit ergab sich fir alle drei Standard-Huftstiele durch deren
Stellung in der Implantationsabfolge (Erst-, Zweit-, Drittimplantation) kein Einfluss auf
die Dehnungsverlaufe. Es wurde deshalb angenommen, dass keine nennenswerten
Lagerschaden auftraten und die Ergebnisse aller neun Messreihen einer Prothese
vergleichbar sind.

Anhand Abb. 12a und Abb. 12b (Kap. 7) soll dieses Ergebnis nochmals demonstriert
werden. Dargestellt sind die Dehnungskurven nach Implantation des teilstrukturierten
Huftstieles in drei verschiedene Composite-Femora, wobei jedes einer anderen
Implantationsreihenfolge zugeordnet war. Die Implantate befanden sich in drei
unterschiedlichen Composite-Femora an erster, zweiter und dritter Stelle in der
Abfolge (Kap.2.6). Die Dehnungsmessung erbrachte keine Auffalligkeiten oder
gréBeren Streubreiten verglichen mit den Erstimplantationen (Kap. 3.3.3-3.3.5). Die
Kurven sind gleichférmig und im mathematischen Sinne ahnlich.

Als wesentliche Veranderung zum unresezierten Zustand zeigte sich eine deutliche
Dehnungsreduktion an  den proximo-medialen und  proximo-lateralen
Corticalisabschnitten. Die implantatbedingten Dehnungsanderungen werden in den
folgenden Kapiteln getrennt nach Oberflachengestaltung detailliert betrachtet.
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Abb. 12a: Dehnungsmuster nach Implantation des teilstrukturierten Hiftstieles in die Femora
Nr.2 (Erstimplantation), Nr.6 (Zweitimplantation) und Nr.9 (Drittimplantation). Am
proximalen Femur signifikantes stress-shielding in den Ansichten von medial (0.) und lateral
(u.). Keine signifikanten Unterschiede zwischen den drei Implantationen. 99%
Konfidenzintervall fur alle unresezierten Femora. Ventral und dorsal s. Kap. 7.
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3.3.3 Teilstrukturierter Standard-Hiftstiel

Nachfolgend sind die Ergebnisse nach drei Implantationen (jeweils erster Einbau)
eines teilstrukturierten Huftstieles dargestellt. Bezlglich des Anteils der strukturierten
Oberflache an der gesamten Oberflache liegt der teilstrukturierte Hiftstiel zwischen
den beiden anderen Implantaten. Der Tripodenbesatz beginnt zirkular ab 5 cm
proximal der Implantatspitze (Kap. 2.3.1).

Die deutlichsten Veranderungen nach Einbau zeigten sich in den Ansichten von
medial und lateral. Hier kam es zu einer signifikanten Reduktion der oberflachlichen
Dehnungsdifferenzen. So waren noch auf Héhe der Endoprothesenmitte (MP 6) die
Dehnungsdifferenzen im Mittel um 29% (lateral) und 34% (medial) reduziert (Tab. 5,
Abb. 13a).

Ventral fallt Gber dem Resektionsniveau eine hohe Streuung der Messwerte auf. Im
Bereich der proximalen Implantathélfte (MP 3-7) herrschte eine deutlich vermehrte
Druckbeanspruchung verglichen mit den unresezierten Femora. Die Betrdge der
Dehnungen lagen hier durchschnittlich 26% Uber dem Mittelwert der intakten
Knochen und verliefen teilweise auBerhalb des 99% Konfidenzintervalles (Abb. 13Db).
Auf H6he der Endoprothesenmitte (MP 6) lagen die Dehnungen sogar 33% Uber dem
Wert der unresezierten Femora.

Dorsalseitig wurden proximal (MP -2 bis 1) tendenziell etwas héhere und nach distal
reduzierte (MP 6 bis 10) Dehnungswerte gemessen, verglichen mit dem intakten
Knochen (Abb. 13b).

Tab. 5: Implantatbedingte Dehnungsreduktionen medial- und lateralseitig auf Héhe des
Trochanter minor (MP 1), der Implantat-Viertelgrenzen (MP 3, 6, 9) und der Implantatspitze
(MP 12) fUr den teilstrukturierten Hiftstiel (n=9). Implantatbedingte Dehnungsanderungen am
Femur (Angabe in Prozent, bezogen auf die Werte der unresezierten Femora sowie Angabe
der einfachen Standardabweichung fiir die Dehnungsreduktion).

Oberflachenstruktur Hiftstiel: teilstrukturiert
Hohe Dehnungsanderung medial Dehnungsénderung lateral
MP 1 -60 £ 11% -51 £ 8%
MP 3 -60 £ 11% -50 £ 10%
MP 6 -34 £ 7% -29 £ 4%
MP 9 10+ 7% 17 £ 4%
MP 12 -4 + 6% -8+ 2%
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Abb. 13a: Dehnungsmuster nach Implantation des teilstrukturierten Huftstieles in die Femora
Nr. 4, 5 und 6 (jeweils Erstimplantation). Am proximalen Femur signifikantes stress-shielding
in den Ansichten von medial (oben) und lateral (unten). 99% Konfidenzintervall (rot) fir alle
unresezierten Femora als Referenz.
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Abb. 13b: Dehnungsmuster nach Implantation des teilstrukturierten Huftstieles in die Femora
Nr. 4, 5 und 6 (jeweils Erstimplantation). In der Ansicht von dorsal (unten) tendenzielle
Veranderungen des Dehnungsmusters. Ventral (oben) um die Huftstielmitte erhdhte
Druckbelastung. 99% Konfidenzintervall (rot) far alle unresezierten Femora.
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3.3.4 Standard-Hiftstiel ,,Pinguin®

Verglichen mit dem teilstrukturierten Implantat endet beim GHE Huftstiel ,Pinguin®
der Oberflachenbesatz mit Tripoden medialseitig 4 cm weiter proximal (Kap. 2.3). In
drei Composite-Femora wurde diese Prothese als erstes Implantat eingebracht.
Dargestellt sind die Ergebnisdiagramme fir die mediale und laterale Ansicht
(Abb. 14a). Es zeigten sich jeweils im proximalen Femurdrittel deutliche Reduktionen
der oberflachlichen Druck- (medial) bzw. Zugbelastung (lateral). Auf H&he der
Prothesenschaftmitte (MP 6) waren die Dehnungsdifferenzen im Mittel um 28%
(lateral) und 42% (medial) reduziert. In Tab. 6 sind die durchschnittlichen Differenzen
zu den jeweils unresezierten Femora einschlieBlich Standardabweichungen
zusammengestellt.

Ventral wurde um die Implantatmitte eine durchschnittiche Zunahme der
Druckbeanspruchung um 26% registriert (MP 6). Dorsal zeigten sich tendenzielle
Dehnungsveranderungen im gegenlaufigen Sinne wie ventral. Die Verlaufe sind im
Rahmen der vergleichenden Betrachtung der drei Oberflachenstrukturierungen und
im Anhang nochmals gezeigt (Abb. 14b, 16b, Kap. 7).

Tab. 6: Implantatbedingte Dehnungsreduktionen medial- und lateralseitig auf Hohe des
Trochanter minor (MP 1), der Implantat-Viertelgrenzen (MP 3, 6, 9) und der Implantatspitze
(MP 12) fir den Pinguin-Huftstiel (n=9). Implantatbedingte Dehnungsanderungen am Femur
(Angabe in Prozent, bezogen auf die Werte der unresezierten Femora sowie Angabe der
einfachen Standardabweichung fiir die Dehnungsreduktion).

Oberflachenstruktur Huftstiel: ,,Pinguin®
Hbhe Dehnungsénderung medial Dehnungsénderung lateral
MP 1 -58 + 13% -50 £ 7%
MP 3 -59 £+ 8% -48 £ 9%
MP 6 -36 £ 8% -29 £ 6%
MP 9 -12 £ 6% -17 £ 5%
MP 12 -3+ 6% -7+5%
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Ansicht: medial
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Abb. 14a: Dehnungsmuster nach Implantation des Pinguin-Huftstieles in die Femora Nr. 7, 8
und 9 (jeweils Erstimplantation). Am proximalen Femur signifikantes stress-shielding in den
Ansichten von medial (0) und lateral (u.) im Vergleich zu den unresezierten Femora (99%
Konfidenzintervall, rot). Ansichten von ventral und dorsal s. Kap. 7.
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3.3.5 Vollstrukturierter Standard-Huftstiel

Wie mit beiden anderen Standard-Huftstielen wurde auch mit dem, am gesamten
Prothesenkdrper mit Spongiosa-Metall [I® besetzten, vollstrukturierten Huftstiel
verfahren (Kap. 2.3). Die Messungen zeigten die Dehnungsbetrdge auf Héhe der
Endoprothesenmitte (MP 6) im Mittel um 39% (medial) und 37% (lateral) signifikant
reduziert (Abb. 15a). In Tab.7 sind die durchschnittlichen Dehnungsénderungen
analog zu Tab. 5 und Tab. 6 berechnet.

Ventral-proximal traten erhéhte Dehnungen auf (durchschnittlich +21% an MP 6) und
dorsal auf gleicher Héhe eine tendenzielle Dehnungsabnahme, wie mit den beiden
anderen Huftstielen. Die vollstdndigen Dehnungsverlaufe sind im Anhang dargestellt
(Abb. 15b, Kap. 7).

Tab. 7: Implantatbedingte Dehnungsreduktionen medial- und lateralseitig auf Hohe des
Trochanter minor (MP 1), der Implantat-Viertelgrenzen (MP 3, 6, 9) und der Implantatspitze
(MP 12) fur den vollstrukturierten Huftstiel (n=9). Implantatbedingte Dehnungsénderungen
am Femur (Angabe in Prozent, bezogen auf die Werte der unresezierten Femora sowie
Angabe der einfachen Standardabweichung fir die Dehnungsreduktion).

Oberflachenstruktur Huftstiel: vollstrukturiert
Hohe Dehnungsanderung medial Dehnungsénderung lateral
MP 1 -59 + 14% -52 £ 6%
MP 3 61 +12% -50 £ 9%
MP 6 -32 £ 8% -30 £ 6%
MP 9 10+ 7% -15+£5%
MP 12 -3+ 6% -6+ 4%
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Ansicht: medial
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Abb 15a: Dehnungsmuster nach Implantation des vollstrukturierten Huftstieles in die Femora
Nr. 1, 2 und 3 (jeweils Erstimplantation). Am proximalen Femur signifikantes stress-shielding
in den Ansichten von medial (0.) und lateral (u.). Streuung in der GréBenordnung der
unresezierten Femora. 99% Konfidenzintervall der unresezierten Femora als Referenz.
Ansichten von ventral und dorsal s. Kap. 7.
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3.3.6 Vergleich der Oberflachenstrukturen

Fir die Auswertung der Ergebnisse mit den Standard-Huftstielen wurden drei
Gruppen gebildet. Basierend auf den Untersuchungen zur Implantationsreihenfolge
wurden flr die statistische Analyse zum Einfluss der Oberflachenstruktur alle neun
Implantationen als gleichwertig betrachtet und die Gesamtkollektive miteinander
verglichen (Kap. 3.3.2). Die Dehnungsverlaufe mit den drei Standard-Huftstielen
wurden im einzelnen bereits vorgestellt (Kap. 3.3.3-3.3.5). Die vergleichende
Betrachtung ergab keine Unterschiede der Dehnungsmuster in Abhangigkeit von der
Oberflachenstruktur (Tab. 8, Abb. 16a, 16b). Insbesondere das stress-shielding am
proximalen Femur war mit allen Implantaten signifikant nachweisbar. Tab. 8 gibt
einen Uberblick zu den implantatbedingten Dehnungsinderungen medial- und
lateralseitig auf Hohe des Trochanter minor (MP 1) und der Implantatmitte (MP 6)

unter Berlcksichtigung von je n=9 Implantationen.

Tab. 8: Implantatbedingte Dehnungsreduktionen medial- und lateralseitig auf Héhe des
Trochanter minor (MP 1) und der Implantatmitte (MP 6), aufgeschllisselt nach
Oberflachendesign. Differenzen der Dehnungswerte in Prozent, bezogen auf die Werte der
unresezierten Femora sowie Angabe der einfachen Standardabweichung fir die
Dehnungsreduktion.

Implantat (je n=9) Dehnungsénderung medial Dehnungsénderung lateral
MP 1 MP 6 MP 1 MP 6

vollstrukturiert -59 + 14% -32 £ 8% -52 £ 6% -30 £ 6%

teilstrukturiert -60 £ 11% -34 £ 7% 50+ 1% 29+ 7%

,Pinguin® -58 £ 13% -36 £ 8% -50 £ 7% -29 £+ 6%

Auch der statistische Vergleich der Messwerte bzw. Kurvenformen erbrachte keine
signifikanten Unterschiede zwischen den Dehnungsmustern nach Versorgung mit
den unterschiedlich oberflachenstrukturierten Stielen: medial (p=0,67), lateral
(p=0,42), dorsal (p=0,87) und ventral (p=0,42). In der vorliegenden Arbeit sind diese
drei Prothesen hinsichtlich ihrer Lastlbertragung auf das Femur als gleichwertig
anzusehen. Beispielhaft wird dies anhand Abb. 16a demonstriert. Es sind die
Dehnungsverlaufe in den Ansichten von medial und lateral gezeigt, jeweils fir einen
voll-, teilstrukturierten und Pinguin-strukturierten Huftstiel. Alle drei Stiele wurden
dabei in das gleiche Composite-Femur (Nr. 9) implantiert.
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Abb. 16a: Standard-Huftstiele voll-, teilstrukturiert und ,Pinguin® in Composite-Femur Nr. 9.
Darstellung der nahezu deckungsgleichen Dehnungsverlaufe in den Ansichten von medial
(0.) und lateral (u.). Keine signifikanten Einflisse der Oberflachenstrukturierung auf die

Lastiibertragung nachweisbar.
Referenz (rot). Ansichten von ventral und dorsal s. Kap. 7.
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3.4 Dehnungsmuster nach Implantation des Revisions-Huftstieles

Nach Einbau eines modularen HUft-Systems mit Stielverlangerung wurden die
Oberflachendehnungen unter verschiedenen Bedingungen vermessen. Nach
entsprechendem Aufbohren des Lagers nach distal wurden die Revisionsstiele
zundchst ohne Schraubenverriegelung eingebracht. Die Standard-Huftstiele und der
Revisions-Huftstiel waren vom Typ GHE ,links" (Kap. 2.3), so dass ohne weiteres
Bearbeiten des proximalen Lagers ein guter Sitz flr das Revisionsimplantat erreicht
wurde. Dies sollte eine vergleichbare Situation schaffen, um ausschlieBlich die
Effekte einer Stielverlangerungen gegenliber dem zementlosen Huftstiel zu
evaluieren. Der Prothesenkragen hatte keinen Kontakt zum Knochen (Kap. 4.2.5). In
jedes Femur wurden nacheinander alle drei mdglichen Stielverlangerungen
implantiert und vermessen.

Dazu wurden analog zu den Standard-Huftstielen drei Gruppen flir die Reihenfolge
der Messungen gebildet (Kap.2.6). Statistisch konnte auch fir die Revisions-
Huftstiele kein Einfluss der Zugehdrigkeit zu einer Reihenfolgengruppe fir das
Dehnungsmuster mit einer bestimmten Stielverlangerung festgestellt werden (p>0,05
fir alle vier Seitenansichten). Das Ergebnis entsprach den Beobachtungen bei der
Durchfihrung der Messungen. Beispielhaft zeigt Abb. 17 (Kap. 3.4.1) drei
Dehnungsverlaufe eines Revisions-HUftstieles mit hohl-geschlitzter Verlangerung, je
einem aus jeder Reihenfolgengruppe. Die Dehnungsverlaufe sind ahnlich, die
Streuungen liegen innerhalb des 99% Konfidenzintervalles aller Revisions-Huftstiele
mit hohl-geschlitzter Verlangerung. Fir die Auswertung wurden die jeweils neun
Messungen mit einer Stielverlangerung in der identischen Lastsituation den
unresezierten Femora gegenibergestellt.

Mit der letzten einliegenden Verlangerung wurde in einem weiteren Schritt eine
distale Verriegelung der Stielverlangerung durchgefiihrt. Damit sollten etwaige
Einflisse auf das globale Dehnungsmuster sowie die lokalen Dehnungsanderungen
um die Schrauben untersucht werden (3.4.4-3.4.5).

AnschlieBend wurde eine mdoglichst kliniknahe Situation geschaffen. Entsprechend
einer Hauptindikation fir die Revisions-Nagelstiele wurden einige Implantate
exemplarisch in ein proximal vorgeschadigtes Knochenlager eingebracht und
verriegelt (Kap. 2.6, 3.4.6).
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3.4.1 Stielverlangerung hohl-geschlitzt

Der Grundkérper dieser Stielverlangerung ist unterhalb des Konus hohl und verflgt
Uber einen Schlitz in Sagittalrichtung (Kap. 2.3.2). Der proximale Anteil kann mit allen
drei Stielvarianten verwendet werden.

Dargestellt sind im folgenden die Ergebnisse nach Implantation dieser flexibelsten
Stielvariante in den vier Seitenansichten. Abb. 17 zeigt exemplarisch drei
Dehnungsverlaufe eines Revisions-HUftstieles mit hohl-geschlitzter Verlangerung, je
einem aus jeder Reihenfolgengruppe. FUr den statistischen Vergleich der
Stielverlangerungen (Kap. 4.5.1) und die tabellarische Zusammenstellung der
Dehnungséanderungen verglichen mit den unresezierten Femora (Tab. 9) wurden alle
neun Messreihen als gleichwertig beriicksichtigt.

Medial und lateral wurde am proximalen Femur ein deutliches stress-shielding
registriert. Auf Hohe des Trochanter minor waren die Dehnungen medial um
durchschnittlich 61% und lateral um 60% reduziert (Tab. 9). Stress-shielding mit
mittleren Dehnungen auBerhalb des 99% Konfidenzintervalles der unresezierten
Femora reichte medial und lateral bis auf Héhe 13 cm (Abb. 17a). Proximal ventral
kam es zum tendenziellen Anstieg der Dehnungen (+17 =+ 16%, MP 6), etwa bis auf
Hohe der Konusverbindung (MP 9). Die Streuung der Messergebnisse war deutlich
hdher als mit den unresezierten Knochen, sichtbar am breiten Konfidenzintervall
,P0stOP*. Dorsal zeigte sich eine tendenzielle Entlastung (-30 = 10%, MP 6), lediglich

an den proximalsten Messpunkten wurden Mehrbelastungen gesehen (Abb. 17b).

Tab. 9: Implantatbedingte Dehnungsreduktionen (Verlangerung hohl-geschlitzt) medial- und
lateralseitig auf Hohe des Trochanter minor (MP 1), der proximalen Diaphyse (MP 6), der
Konusverbindung (MP 9), der Implantatmitte (MP 12) und der Implantatspitze (MP 22).
Angabe der Dehnungsanderung in Prozent, bezogen auf die Werte der unresezierten
Femora sowie Angabe der einfachen Standardabweichung fir die Dehnungsanderung.

Revisions-Huftstiel, hohl-geschlitzt: Dehnungsénderungen
Hbhe medial lateral
MP 1 -61+15% -60 £+ 8%
MP 6 -38 £ 9% 42 + 7%
MP 9 24 £ 7% -26 £ 6%
MP 12 -17 £ 8% -18 £ 3%
MP 22 -3+4% -3+7%
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Ansicht: medial
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Abb. 17a: Dehnungsmuster nach Implantation des Revisions-Nagelstieles mit hohl-
geschlitzter Verlangerung in drei Femora (Nr.2,6,9) mit Darstellung des 99%
Konfidenzintervalles fiir die unresezierten Composite-Femora (rot) und nach Implantation
(schwarz). Am proximalen Femur signifikantes stress-shielding in den Ansichten von medial
(oben) und lateral (unten).
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Abb. 17b: Dehnungsmuster nach Implantation des Revisions-Nagelstieles mit hohl-
geschlitzter Verlangerung in drei Femora (Nr.2,6,9) mit Darstellung des 99%
Konfidenzintervalles fiir die unresezierten Composite-Femora (rot) und nach Implantation
(schwarz). Am proximalen Femur ventral (0.) und dorsal (u.) deutl. gr6Bere Streuungen als
bei den unresezierten Femora und tendenzielle implantationsbedingte Anderungen.
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3.4.2 Stielverlangerung hohl

Die hohle Stielverlangerung nimmt hinsichtlich der Biegesteifigkeit eine Mittelstellung
ein. Insbesondere die Auswirkungen durch das Wegfallen der Schlitze sollten mit der
Implantation dieser Verlangerungsvariante Uberprift werden.

Abb. 18 zeigt exemplarisch drei Dehnungsverlaufe eines Revisions-Huftstieles mit
hohler Verlangerung, je einem aus jeder Reihenfolgengruppe. Die Verlaufe lagen im
Rahmen des 99% Konfidenzintervalles aller gleichen Implantate (schwarz) und
bestatigen die Unabhangigkeit von der Reihenfolgengruppe Kap. 3.4. Fir die
Statistik und Tab. 10 wurden alle neun Messreihen als gleichwertig betrachtet.

Es zeigte sich medial und lateral ein deutliches stress-shielding am proximalen
Femur (Abb. 18a). Betrachtet man jeweils die Messwerte auf Hohe des Trochanter
minor (MP 1), so errechnen sich im Vergleich zu den unresezierten Femora
Dehnungsreduktionen medial und lateral um 61% (Tab. 10). Signifikantes stress-
shielding reichte medial bis 15 cm (MP 15) und lateral bis 18 cm (MP 18) nach distal.
Dorsal und ventral wurden Veranderungen wie mit der hohl-geschlitzten
Stielverlangerung  gefunden. Ventral ergaben sich tendenziell erhdhte
Oberflachendehnungen im proximalen Bereich. Dorsalseitig blieb eine leichte
Mehrbelastung auf die proximalsten 3 cm beschrénkt, nach distal (MP 6-9) wurde fir
das Gesamtkollektiv tendenziell eine Dehnungsabnahme registriert (Abb. 18b). Die
Ursachen dieser Veranderungen, welche zum Teil auch mit den Standard-Hdftstielen
auftraten, werden im Rahmen der Diskussion erortert (Kap. 4.4).

Tab. 10: Implantatbedingte Dehnungsreduktionen (Verlangerung hohl) medial- und
lateralseitig auf H6he des Trochanter minor (MP 1), der proximalen Diaphyse (MP 6), der
Konusverbindung (MP 9), der Implantatmitte (MP 12) und der Implantatspitze (MP 22).
Angabe der Dehnungsanderung in Prozent, bezogen auf die Werte der unresezierten
Femora sowie Angabe der einfachen Standardabweichung fir die Dehnungséanderung.

Revisions-Huftstiel, hohl: Dehnungsanderungen
Hoéhe medial Lateral
MP 1 61+ 14% -61+9%
MP 6 -42 + 10% -45 + 8%
MP 9 831+ 7% -34 + 6%
MP 12 -26 £ 6% -28 + 5%
MP 22 -4 + 5% -7+ 9%
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Ansicht: medial
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Abb 18a: Dehnungsmuster nach Implantation des Revisions-Nagelstieles mit hohler
Verlangerung in drei Femora (Nr. 2, 5, 9) mit Darstellung des 99% Konfidenzintervalles flr
die unresezierten Composite-Femora (rot) und nach Implantation (schwarz). Am proximalen
Femur signifikantes stress-shielding in den Ansichten von medial (oben) und lateral (unten).
Ansichten von ventral und dorsal s. Kap. 7
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3.4.3 Stielverlangerung massiv

Analog zu den flexiblen Verlangerungen werden die Ergebnisse nach der
Implantation der aus Vollmaterial bestehenden, massiven Verlangerung dargestellt.
Diese kann ebenso wie die beiden anderen auf den Konus (12/14) des
entsprechenden Adapterstieles aufgesteckt werden. Jedoch fehlt die Mdglichkeit
einer axialen Schraubensicherung der Steckverbindung.

Es wurden alle neun Messreihen (Kap.2.6) als gleichwertig angesehen, die
statistische Auswertung ergab keinen Einfluss der Reihenfolgengruppe auf die
Messwerte (Kap. 3.4). Die Oberflachenvermessung erbrachte medial und lateralseitig
deutliches stress-shielding das signifikant bis auf 16 cm (medial, MP 16) bzw. 18 cm
(lateral, MP 18) unterhalb der Resektionsebene nachweisbar war (Abb. 19a,
Tab. 11). Die implantatbedingte Entlastung der Corticalis war ausgepragter als mit
den beiden flexibleren Stielvarianten (Kap. 4.5.1, Tab. 9, 10, 11).

Ventral und dorsal entsprach das Muster der gemessenen Abweichungen vom
unresezierten Zustand den beiden anderen Verlangerungen (Abb. 19b, Kap. 7).
Statistisch war in diesen Ansichten kein signifikanter Unterschied zwischen den drei
maoglichen Verlangerungsmdglichkeiten zu finden (Kap. 4.5.1).

In Abb. 19a sind die Dehnungsverlaufe (medial, lateral) dreier Femora des Revisions-

Huftstieles mit massiver Verlangerung dargestellt.

Tab. 11: Implantatbedingte Dehnungsreduktionen (Verldangerung massiv) medial- und
lateralseitig auf Hohe des Trochanter minor (MP 1), der proximalen Diaphyse (MP 6), der
Konusverbindung (MP 9), der Implantatmitte (MP 12) und der Implantatspitze (MP 22).
Angabe der Dehnungsanderung in Prozent, bezogen auf die Werte der unresezierten
Femora sowie Angabe der einfachen Standardabweichung fir die Dehnungsanderung.

Revisions-Huftstiel, massiv: Dehnungsanderungen
Hbhe medial lateral
MP 1 -60 £ 12% -61 £ 9%
MP 6 -46 + 9% -50+ 7%
MP 9 -38 £ 6% 42 £ 7%
MP 12 -34 £ 6% -34 £ 4%
MP 22 -6 + 4% -102 7%
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Abb. 19a: Dehnungsmuster nach Implantation des Revisionsnagelstieles mit massiver
Verlangerung in die Femora Nr. 1,5 und 9 mit Darstellung des 99% Konfidenzintervalles fur
die unresezierten Composite-Femora (rot) und nach Implantation (schwarz). Am proximalen
Femur signifikantes stress-shielding in den Ansichten von medial (oben) und lateral (unten).
Ansichten von ventral und dorsal s. Kap. 7
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3.4.4 Einfache Verriegelung (a.-p.)

Alle drei Stielverlangerungen bieten identische Verriegelungsméglichkeiten. Zwei
Schrauben kénnen in medio-lateraler Richtung eingebracht werden und eine weitere
dazwischen in antero-posteriorer Richtung (Kap. 2.3.2). In je drei Femora wurde das
gleiche stielverlangerte Implantat verriegelt (Kap.2.6). Die entsprechenden
Schraubenlécher wurden unter Bildwandlerkontrolle gebohrt. Dabei ist auf nur
schrittweise Vertiefung der Bohrung mit ausreichenden Pausen zu achten, so dass
Bohrer und Bohrloch abkihlen kbénnen. Eine zu starke Erwarmung der
photoelastischen Schicht und der Glasfasercorticalis kann zur Abhebung der Schicht
oder zu einer Verwerfung mit dauerhafter Schadigung fihren. AnschlieBend ware
lokal das Ermitteln der oberflachlichen Dehnungen nicht mehr méglich.

Nach Vermessung der letzten Stielverlangerung (Kap. 2.6) wurde zunéachst die a.-p.
Verriegelung vorgenommen und die Femora neu vermessen. Unabhangig vom
Implantat bzw. der gewahlten Verldngerung waren global in den vier Ansichten
qualitativ keine wesentlichen Unterschiede zur unverriegelten Situation zu messen
(Abb. 20). In den Ansichten von medial und lateral fand sich das bekannte stress-
shielding, abgestuft nach der Steifigkeit der Implantate (Abb. 20a). Nur tendenziell,
nicht signifikant, wurde verriegelungsbedingt eine weitere Zunahme der Versteifung
beobachtet. Dieses vermehrte stress-shielding war in den einzelnen Messreihen
unterschiedlich ausgepragt und unterlag Streuungen. Die verriegelungsbedingten
Dehnungsabnahmen waren im diaphysédren Bereich am deutlichsten (Abb. 20a).
Eine detaillierte Betrachtung folgt im Rahmen der Diskussion (Kap. 4.5.3). Distal der
Prothesenspitze lagen die oberflachlichen Dehnungen wiederum innerhalb des
Konfidenzintervalles flr die unresezierten Femora.

Letzteres galt auch fir die Ansichten von ventral und dorsal. Die Messwerte lagen
innerhalb der Streuungen mit den unverriegelten Implantaten.

Verglichen mit den unresezierten Femora zeigten sich proximal tendenzielle
Abweichungen vom Dehnungsmuster wie vorbeschrieben (Kap. 3.4.1-3.4.3). Auf
Hohe der Verriegelung wurden in einem etwa 2-3 cm breiten Areal lokal begrenzte
Dehnungsanstiege registriert. Diese waren teilweise sprunghaft ausgebildet und
reichten fir die einzelnen Knochen von einer leichten Knickbildung bis zu einem
signifikanten Anstieg im Verlauf der gemessenen Dehnungswerte (Abb. 20b,
Abb. 30).
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Abb. 20a: Dehnungsmuster nach Implantation der Revisionsnagelstiele (voll, hohl, hohl-
geschlitzt) jeweils unverriegelt und einfach (a.-p.) verriegelt in drei Composite-Femora (Nr. 1,
4, 7). Darstellung des 99% Konfidenzintervalles fir die unresezierten Composite-Femora
(rot). Am proximalen Femur medial (oben) und lateral (unten) tendenziell verstarktes stress-

shielding nach Verriegelung.
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Abb. 20b: Dehnungsmuster nach Implantation der Revisionsnagelstiele (voll, hohl, hohl-
geschlitzt) jeweils unverriegelt und einfach (a.-p.) verriegelt in drei Composite-Femora (Nr. 1,
4, 7). Darstellung des 99% Konfidenzintervalles fur die unresezierten Composite-Femora
(rot). Ventral (oben) und dorsal (unten) lokale Auswirkung der Schraubenverriegelung.
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3.4.5 Mehrfache Verriegelung

Neben einer Bohrung in a.-p. Richtung verflgten alle untersuchten Verlangerungen
auch Uber zwei Verriegelungsmdglichkeiten in medio-lateraler Richtung. Insgesamt
konnte somit eine bis zu dreifache distale Schraubenverriegelung durchgefiihrt
werden. Alle neun Femora wurden nach zweifacher (m.-l.) und dreifacher
Verriegelung erneut vermessen. Die beiden zusatzlichen L&cher wurden bei
liegender Einfachverriegelung unter Bildwandlerkontrolle gebohrt. Somit konnten
ohne Dislokation des Stieles sukzessiv alle Verriegelungsmdoglichkeiten besetzt
werden.

Die Dehnungsvermessung mit zwei bzw. drei Schrauben erbrachte in allen vier
Ansichten ein mit der einfach verriegelten Situation vergleichbares Bild. Es zeigte
sich medial und lateral ein signifikantes stress-shielding, abhangig von der Steifigkeit
der Stielverlangerung (Abb. 21). Nur tendenziell und unregelm&Big wurde in
einzelnen Messreihen eine diskrete Zunahme des stress-shielding durch dreifache
bzw. unterschiedliche Mdglichkeiten der zweifachen Verriegelung (s.u.) gegenlber
der einfachen Verriegelung beobachtet.

Distal waren an einigen Knochen und einzelnen Messpunkten geringe lokale
Unterschiede zwischen einfacher und mehrfacher Verriegelung zu finden. Diese
waren auf die unmittelbare Umgebung der Bohrungen beschréankt. Ein Teil der
Messreihen zeigte mit Mehrfachverriegelung v.a. ventral und dorsal einen
abgeflachten daflr etwas flachig verbreiterten Anstieg der Dehnungen im Bereich der
Schrauben, verglichen mit der einfachen Verriegelung. Am Femur Nr. 4 waren die
beschriebenen Veranderungen vergleichsweise deutlich erkennbar (Abb. 21a,
Abb. 21b, Kap. 7).

Der Vergleich mit ,drei versus zwei“ Schrauben wurde flr die weiteren mdglichen
Schraubenpositionen durchgefihrt. Sowohl mit drei Schrauben als auch mit den
Varianten einer m.-l. Schraube (proximal oder distal) in Kombination mit der
orthogonal stehenden a.-p. Schraube zeigten sich keine Unterschiede, insbesondere
keine Zunahme des stress-shielding. Es wurden in allen vier Seitenansichten keine
Anderungen der Dehnungsverldufe registriert. Die Abweichungen waren vergleichbar
einer Wiederholungsmessung am gleichen Knochen mit gleichem Implantat nach
Ent- und erneuter Belastung. Selbst im Verriegelungsbereich konnten keine
Unterschiede zwischen diesen Schraubenkombination festgestellt werden.

-58 -



Ergebnisse

Ansicht: medial

5 -4 -3 -2 -1 0 1

HDD [ %y, ]
0

-3

6
-9

by 12

-15

: 18

\i‘\\ o1

24

— 99% Konfidenz \ | o7
-+ 4_hohl_1-fach (a-p) g

4_hohl_2-fach (m-l) A 30

Hohe [cm]

| Ansicht: ventral |

-5 [Druck] -4 -3 -2 -1 0 [zug] 1

S 3
\ P

< .
N
12

-15

18

<)k

A 24

— 99% Konfidenz | o7
-~ 4_hohl_1-fach (a-p)

4 _hohl_2-fach (m-l) A 30

Hohe [cm]

Abb. 21a: Dehnungsmuster nach Implantation eines Revisionsnagelstieles (Verlangerung
hohl) jeweils einfach (a.-p.) bzw. zweifach (m.-I.) verriegelt in Composite-Femur Nr. 4. 99%
Konfidenzintervall der unresezierten Femora (rot). Am proximalen Femur signifikantes
stress-shielding in der Ansicht von medial (oben). Ventral (unten): proximal unveranderter
Dehnungsanstieg. Diaphysar in allen Ansichten lokale Dehnungsspitzen um die
Einzelschrauben (1-fach), flacherer Anstieg bei 2-fach-Verriegelung. (lateral, dorsal: Kap. 7)
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3.4.6 Proximal geschadigtes Implantatlager

Der Verlust an Knochensubstanz stellt eines der Hauptprobleme bei
Revisionseingriffen am Huftgelenk dar. Prinzipiell besteht die Mdglichkeit eines
zementierten oder unzementierten Ersatzes mit oder ohne Spongiosaplastik [35, 94,
103]. Die vorgestellten zementlosen Revisionsimplantate zielen auf die Anwendung
bei ausgedehnten proximalen Defekten, periprothetischen Frakturen oder
intraoperativ aufgetretener Frakturen bei Wechseloperationen. Postoperativ sollen
die Schrauben die axiale und Rotationsstabilitdt sicherstellen und nach proximaler
Implantatintegration entfernt werden [35]. Die durchgeflihrten Versuchsreihen sollten
die postoperative Situation vor Dynamisierung nachvollziehen. Dazu wurden die
Femora proximal mit einer gréBeren Raspel (GroBe 5 statt 4) manuell aufgefrast.
Dies fihrte zum Verlust des direkten Implantat-Knochenlager-Kontaktes, v.a. im
Tripoden-besetzten Implantatbereich. Insgesamt reichte die Raspel etwa bis auf
Hbéhe des MP 12.

Es wurden drei Knochen mit dem hohlen Revisions-Hiftstiel versehen (mittlere
Steifigkeit) und je drei Messreihen durchgefihrt: mit einer Schraube (a.-p.), zwei
Schrauben (m.-l.) und allen drei Schrauben. Die Auswertung sollte zunachst zeigen,
welche Veranderungen gegentber den unresezierten Femora auftreten. Medial und
lateral kam es zu einem signifikanten stress-shielding, welches sich im Bereich der
.Lockerung“ besonders ausgepragt darstellte. So lagen z.B. die Messwerte im Mittel
57% (MP 6) bis 61% (MP 3) niedriger als im unresezierten Kollektiv. Auffallend war
der sprungartige Anstieg der Dehnungen unterhalb der ,Lockerungszone® im Bereich
der Verriegelung (Abb.22a). Bei insgesamt erheblichen Streuungen im
Verriegelungsbereich war der lokale Dehnungsanstieg mit nur einer Schraube
tendenziell am stéarksten ausgepragt (Kap. 4.5.4).

Ventral und dorsal ergaben sich proximal nur geringe Veranderungen. Distal zeigten
sich lokale Dehnungszunahmen, am deutlichsten mit der a.-p. Einzelschraube
(Abb. 22b). An MP 19 ventral lagen die Dehnungswerte 16-27% Uber denen der
angrenzenden Messpunkte.

Distal des Implantates lagen die Messwerte in allen Ansichten im Bereich der
unresezierten Knochen (Abb. 22). Abb. 22c-f (Kap. 7) zeigen die Dehnungsverlaufe
an zwei weiteren Femora mit Lagerschaden. Der Vergleich mit dem festen
Implantatsitz wird im Rahmen der Diskussion dargestellt (Kap. 4.5.4).
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Abb. 22a: Dehnungsmuster mit Revisions-Huftstiel (Verlangerung hohl) 1-fach, 2-fach und 3-
fach verriegelt in Femur Nr. 2 mit proximalem Lagerschaden. 99% Konfidenzintervall aller
unresezierten Femora. Medial (oben) und lateral (unten) proximal ausgepragtes stress-
shielding. Teils sprunghafte Dehnungsanstiege im Bereich der lasteinleitenden
Verriegelungsbolzen, v.a. bei nur 1-facher Verriegelung. Femora Nr. 4, 6 s. Kap. 7.
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Abb. 22b: Dehnungsmuster mit Revisions-Hiiftstiel (Verlangerung hohl) 1-fach, 2-fach und 3-
fach verriegelt in Femur Nr. 2 mit proximalem Lagerschaden. Proximal ventral (oben) und
dorsal (unten) tendenzielle Veranderungen. Distal teils sprunghafte Dehnungsanstiege im
Bereich der lasteinleitenden Verriegelungsbolzen, v.a. bei 1-facher Verriegelung. Darstellung
der Dehnungsverlaufe mit den Femora Nr. 4 und 6 im Kap. 7.
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3.5 Messungen am Humanfemur

Cristofolini et al. [11] fanden hinsichtlich der mechanischen Eigenschaften eine gute
Vergleichbarkeit von humanen und Composite-Femora (Kap. 2.1.1). Im Rahmen der
vorliegenden Arbeit wurde dies exemplarisch an einem Humanfemur untersucht.
Ohne statistische Auswertung sollte Gberprift werden, ob der Verlauf und die
Betrage der Dehnungen am Humanfemur mit dem verwendeten Prifstand im Bereich
der Kunstknochen liegen. Beschichtung und Einbettung wurden soweit wie mdglich
an das Vorgehen mit den Composite-Femora angepasst (Kap 2.1.3). Zunachst wurde
die Vermessung im unresezierten Zustand durchgefthrt und dann der teilstrukturierte
Standard-Huftstiel implantiert. Die Vermessung des unresezierten Femur erbrachte
gréBtenteils Dehnungswerte im Bereich des 99% Konfidenzintervalles der
Composite-Femora. Lediglich dorsal diaphysar waren die Messwerte am
Humanfemur ca. 40% niedriger (Abb. 23b). Medial und lateral war der Kurvenverlauf
etwas starker gewdlbt mit tendenziell niedrigeren Dehnungen an den distalen und
proximalen Messpunkten (Abb. 23a). Die Implantation des Standard-Huftstieles
fOhrte medial und lateral am proximalen Femur zum erwarteten stress-shielding.
Unterteilt man den Huftstiel in vier Abschnitte, so lagen die Dehnungen auf Héhe der
Viertelgrenzen (MP 3, 6, 9) deutlich unter den préaoperativen Werten des
Humanfemur (Tab.12). Ventral und dorsalseitig wurden nur tendenzielle
Veranderungen registriert. Ventral trat um die Implantatmitte vermehrte
Druckbeanspruchung auf (+26% an MP 6, +30% an MP 9). In der Diskussion

(Kap. 4.4) werden die Ergebnisse denen der Composite-Femora gegenlibergestellt.

Tab. 12: Implantatbedingte Dehnungsédnderungen durch den teilstrukturierten Huftstiel auf
Hbhe des Trochanter minor (MP 1), der Implantat-Viertelgrenzen (MP 3, 6, 9) und der
Implantatspitze (MP 12) am Humanfemur. Angabe der Dehnungsanderung in Prozent,
ausgehend vom Messwert des unresezierten Humanfemur.

Humanfemur, Standard-Huftstiel, teilstrukturiert: Dehnungsanderungen
Hbhe medial lateral
MP 1 -40% -41%
MP 3 -42% -25%
MP 6 -13% -22%
MP 9 -8% -18%
MP 12 -2% -9%
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Abb. 23a: Dehnungsverlaufe des Humanfemur im unresezierten Zustand und nach
Implantation des teilstrukturierten Huftstieles von medial (oben) und lateral (unten). Im
Vergleich zu den Composite-Femora (99% Konfidenz, rot) starker gekrimmte Kurvenform.
Mit liegendem Huftstiel markantes stress-shielding medial und lateral. Distal der
Implantatspitze keine Veranderungen zum praoperativen Zustand.
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Abb. 23b: Dehnungsverldufe des Humanfemur im unresezierten Zustand und nach
Implantation des teilstrukturierten Huftstieles von ventral (oben) und dorsal (unten) im 99%
Konfidenzintervall der unresezierten Composite-Femora (rot). Dorsal diaphysar geringere

Dehnungswerte als am Composite-Femur. Ventral proximal implantatbedingt tendenzieller
Anstieg der Dehnungswerte.
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4 Diskussion

4.1 Einleitung

Die aseptische Lockerung ist der weitaus haufigste Grund fiir einen Wechsel von
Huftpfanne oder der femoralen Implantatkomponente. Nach 10 Jahren follow-up
mussten bisher etwa 5-10 % der zementlosen Hiftendoprothesen revidiert werden
[40,S.116; 59,S.2; 100, S.150], davon etwa 70 % aufgrund aseptischer
Lockerung. Infektionen, periprothetische Frakturen oder Materialversagen stellen
deutlich seltenere Revisionsgriinde dar. Im Uberwiegenden Teil der aseptischen
Lockerungen ist ursachlich oder begleitend ein Knochenabbau zu finden. Fir den
corticalen und periprothetischen Mineralisierungsverlust werden u.a. stress-shielding
und Abriebpartikel (z.B. Polyethylen, Metall) mit verantwortlich gemacht [20, S.260;
83, S.854;. 89, S.60,66; 98, S.90]. Eine Vielzahl weiterer Faktoren nehmen Einfluss
auf Knochenmasse und -qualitdt. Diese betreffen nicht nur die Rate der (Spat-)
Lockerungen, sondern kbénnen bereits unmitteloar nach Implantation die

Prothesenintegration im Knochenlager beeinflussen. Dazu zahlen:

e individuelle Faktoren

(z.B. Knochendichte, Begleiterkrankungen)

e implantatabhédngige Faktoren

(z.B. Oberflachenstruktur, Geometrie, Design, mech. Eigenschaften)
e biomechanische Situation

(z.B. Implantatpositionierung, Primérstabilitat, Lasteinleitung, Anatomie)

Um mdglichst glinstige Voraussetzungen fur eine knécherne Integration zu schaffen,
wurden in den letzten Jahrzehnten viele neue Implantate entwickelt und auf dem
Markt befindliche verandert. Als Beispiele fir Entwicklungen mit dem Ziel einer
Verbesserung von Implantatintegration, Standzeit und klinischen Ergebnissen
kénnen genannt werden [20, S.262; 41, S.15; 45, S.132]:

¢ Modifikation der Oberflachenstruktur (Porositét, Strukturierung)
¢ Aufbringen von Beschichtungen (Hydroxylapatit, Wachstumsfaktoren)

¢ Verwendung unterschiedlicher Materialien (Titan, CoCr, Keramik, UHMWPE)
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e Designanderung

e bedarfsgerechte Entwicklung neuer Implantate (Revisions- und Tumorimplantate)

Durch statische und dynamische Prifverfahren kdnnen die mechanischen
Eigenschaften vieler Implantate und deren Komponenten zeitsparend und
kostenglnstig ermittelt werden. Darlber hinaus wird durch die Vorgaben zur
Standardisierung der mechanischen Prifung (z.B. ISO 7206-4) die Vergleichbarkeit
der Ergebnisse verbessert. In vivo kann es dennoch durch abweichende
Lastverhaltnisse, Anwendungsfehler oder Materialfehler zum mechanischen
Versagen des Implantates kommen [40, S.115]. Auch neuartige Ansétze, z.B. CFK-
Huftprothesen, konnten im klinischen Einsatz die Erwartungen oft nicht erflllen
[1,S.37; 37,S.106]. Komplexe Kklinische Probleme, z.B. periprothetische
(Mehrfragment-) Frakturen, entziehen sich der realitdtsnahen in-vitro Darstellung.

Im Hinblick auf die genannten Punkte beschéftigte sich die vorliegende Studie isoliert
mit den Auswirkungen unterschiedlicher Oberflachenstrukturen,
Implantatsteifigkeiten und Verriegelungsvarianten auf das corticale Dehnungsmuster
am Femur. Nachfolgend sind die verwendeten Materialien und Methoden sowie die

Ergebnisse nochmals zusammenfassend dargestellt und kritisch erlautert.
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4.2 Diskussion von Material und Methoden

Die verwendeten Materialien und Methoden wurden bereits im einschlagigen
Abschnitt (Kap. 2) unter Einbeziehung relevanter Literaturstellen erdrtert. An dieser
Stelle folgen noch weiterflhrende Anmerkungen, auch hinsichtlich mdglicher

Erweiterungen der Experimente.

4.2.1 Composite-Femora und Humanfemur

Composite-Femora

Die verwendeten Composite-Femora der Il. Generation verfligen im Gegensatz zur
[ll. Generation nicht Uber eine anatomiegerechte Corticalisdicke. Dennoch liegen die
mechanischen Eigenschaften nahe am Humanfemur [11, Kap. 2.1.1]. Um mégliche
Fehler zu reduzieren, wurden die Knochen vor und nach Implantation vermessen und
verglichen [96, S.280]. Diskussionswirdig erscheint der PU-Schaum als
Spongiosaersatz. Im Vergleich zur Spongiosa ist er relativ dicht, ohne makroskopisch
sichtbare, luftgefiillte Hohlrdume. Die Konsistenz ist an allen Lokalisationen im
Knochen homogen, ohne die vom humanen Knochen bekannte Architektur der
Trabekel. Bei der Implantation am Composite-Femur lasst sich daher kaum eine
Verdichtung im ,spongiésen“ Lager erzielen. Das Auffraésen muss ohne
nennenswertes ,underreaming“ durchgefihrt werden. In ein kongruentes, zum
Implantat passendes Lager, lasst sich eine Prothese auch durch kréftige
Hammerschlage oder axiale Belastung kaum weiter eintreiben. Fir die
durchgefihrten Experimente erwies sich dies als vorteilhaft, da auch durch
mehrfache Verwendung der Femora keine makroskopisch sichtbaren Schaden am
Lager auftraten. Allerdings wurde auf Messungen von Mikrobewegungen und
etwaige Ruckschlisse zur primaren Verankerungsstabilitét verzichtet. In der Literatur
sind hierzu einige Untersuchungen zu finden [62, S.297ff, 70, S.68]. Aus den
praktischen Erfahrungen dieser Studie, insbesondere im Hinblick auf die PU-
Schaum-,Spongiosa“, empfiehlt sich flir micromotion-Messungen eine Validierung
oder Durchfiihrung am Humanpraparat, wie in zahlreichen Studien beschrieben
[8, S.291; 15, S.232; 32, S.268]. Die verwendeten Composite-Femora verfligen, im
Gegensatz zur lll. Generation (Abb. 1b), Uber keinen Markraum, daraus ergab sich
fir die durchgefihrten Versuche keine Konsequenz. Fir die Prifung zementierter
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Implantate bzw. unterschiedlicher Zementierverfahren wéare dies gegebenenfalls zu
berlcksichtigen.

In der vorliegenden Arbeit wurde bei der Beschichtung der Femora und Messpunki-
positionierung auf bestmoégliche Reproduzierbarkeit geachtet (Kap.?2.1.2). Die
angefertigten photoelastischen Schichtteile wurden vor dem Aufkleben sorgfaltig auf
Fehler geprlft und bei Schaden oder zu groBen Dickenunterschieden erneut
angefertigt. Bei den durchgeflhrten Versuchen zeigte sich ein fester Verbund der
aufgebrachten Segmente zum Femur (Kap. 2.1.2). Selbst durch Implantatwechsel
und vielfache Messungen kam es zu keiner Ablésung der photoelastischen
Beschichtung von der Knochenoberflache. Lediglich bei Vorversuchen mit
Schenkelhalsprothesen zeigte sich ausgehend von der Resektionsebene an einem
Femur ein Riss durch die zu hohen Ringspannungen bei der Implantation. Wie beim
klinischen Einsatz empfiehlt sich das schrittweise Einschlagen des Implantates, um
Fissurbildungen an Knochen und Schicht zu vermeiden.

Humanfemur

Die Vorbereitung des Praparates fir eine derartige Untersuchung sollte einen
Abschluss der Messungen und Fotodokumentation innerhalb von 48 Stunden
ermoglichen ohne zwischenzeitliches Einfrieren (Kap. 2.1.3). In der Literatur sind
unterschiedliche Praparationsverfahren  fir  Leichenfemora  beschrieben.
Vergleichbare Prifungen wurden meist an frischen bzw. frisch-gefrorenen, seltener
an getrocknet-rehydrierten oder formalinfixierten Knochen durchgefihrt [11, S.526;
30, S.423; 51, S.295; 69, S.76; 96, S.277; 97, S.183; 105, S.620; 106, S.71]. Sedlin
et al. fihrten an insgesamt 500 Corticalisproben aus der mittleren Femurdiaphyse
Biegeversuche durch [88, S.29ff.]. Einwdchiges Trocknen der Proben flihrte zu
einem signifikanten E-Modul Anstieg, der innerhalb der ersten Stunde noch nicht
nachweisbar war [88, S.33]. Mehrwdchiges Einfrieren und anschlieBendes Auftauen
mit Rehydrierung veranderte das E-Modul und die Biegebruchlasten dagegen nicht
signifikant zum frischen Praparat [88, S.33]. Vergleichende Tests bei 21 °C
Raumtemperatur und 37 °C Koérpertemperatur sowie nach mehrfacher Be- und
Entlastung erbrachten ebenfalls keine signifikanten Auswirkungen dieser Faktoren
auf das kalkulierte E-Modul [88, S.32,35]. Zur Darstellung des corticalen
Spannungsmusters an Leichenfemora verwendeten einige Autoren eine

photoelastische Beschichtung [105, 106]. Austretende FlUssigkeit und Fett flhren
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nach dem Auftauen zu Schwierigkeiten bei der Schichtapplikation (Kap. 2.1.3). Zhou
et al. [106, S.72] reinigten die formalinfixierten Knochen mit Alkohol und erwarmten
anschlieBend das Femur zur Fettexsudation. Diese Prozedur wurde Uber mehrere
Tage wiederholt. Bei den Versuchen kam es bei drei von elf Knochen zu Frakturen,
die auf die geschwachte Architektur zuriickgefihrt wurden [106, S.74].

Mégliche Einflisse durch Biodegradation und zeitaufwendige Fixierungen sollten fr
die vorliegende Studie vermieden werden. Die Knochenoberflache wurde nach dem
Tauen im Wasserbad freiprapariert, mit Alkohol und Aceton gereinigt und mit einer
dinnen Versiegelungsschicht des Adhésivs (PC-10) Uberzogen. Somit wurde das
weitere Austreten von Fett und Flissigkeit verhindert. Beim Anpassen der
photoelastischen Schicht nach etwa 6 Stunden war das Femur vollstandig aufgetaut.
Ebenso wie bei den Composite-Femora haftete die Beschichtung nach Aufkleben mit
dem Adhésiv (PC-10) fest am Femur, auch nach Implantation der Endoprothese. Ein
vergleichbares Procedere wurde auch von Vail et al. [105, S.620] als praktikabel
beschrieben. Zusammenfassend erwies sich auch anhand der Literatur das gewahlte
Vorgehen zur Vermessung des Spannungsmusters am Humanfemur als bestmdglich

geeignet.

4.2.2 Spannungsoptik

Die verwendete spannungsoptische Messmethode wurde bereits erlautert (Kap. 2).
Erste Beschreibungen photoelastischer Eigenschaften von Plastikmaterialien und
deren Anwendung gehen auf Jessop und Harris (1949) sowie Spooner und
McConnell (1953) zurlick [24, S.145,146]. Als technische Prifmethode findet sie seit
vielen Jahren Anwendung in unterschiedlichen Bereichen. Auch spannungsoptische
Messungen am Femur oder entsprechenden Modellen wurden mehrfach
beschrieben, u.a. bereits durch Fessler (1953) [24, S.145; 95, S.31; 106, S.72].
Voraussetzung ist das Aufbringen einer das Testobjekt versteifenden Beschichtung
[Kap.2; 10, S.100; 30, S.428; 95, S.32].

Untersuchungen von Steinhauser ergaben flr Biege- und Torsionsprifungen einen
Steifigkeitsanstieg um 30%, allerdings am kleineren der beiden Erwachsenen-
Femurmodelle [95, S.32]. Glisson et al. ermittelten bei parallel durchgefiihrten DMS-
und photoelastischen Scherkraftmessungen einen Versteifungseffekt von 7,6-33,9%,
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abhangig vom betrachteten Messpunkt [30, S.428]. Cristofolini et al. errechneten
abhangig vom angenommenen E-Modul, der Corticalis- und Schichtdicke eine
schichtbedingte Scherkraftreduktion von 1-20% [10, S.100]. Hua und Walker fanden
mit DMS-Messungen vor und nach Beschichtung medial bzw. lateral eine
Dehnungsreduktion von 12-14% (proximal) und 4,6-5,4% (distal) [43, S.340]. In einer
weiteren Studie errechneten die Autoren abhangig von der Knochendimension und
Versteifung durch die eingebrachten Tumorimplantate eine beschichtungsbedingte
Abnahme der Dehnungen von 2-26% [42, S.743]. Der Versteifungseffekt variiert mit
der lokalen Geometrie sowie den heterogenen und anisotropen Verhaltnissen am
Femur. Humanpraparate weisen zudem interindividuelle Unterschiede ihrer
physikalischen Eigenschaften auf [88, S.43]. Dies ist von Bedeutung fir den
Vergleich mit unbeschichteten Knochen oder fir die Berechnung von absoluten
Dehnungswerten, z.B. in den einzelnen Hauptdehnungsrichtungen [30, S.427]. Flr
vergleichende Messungen und die Angabe prozentualer Anderungen, wie im
Rahmen der Arbeit durchgeflihrt, kann dies vernachlassigt werden [30, S.428].
Glisson et al. fanden fiir photoelastische Messungen eine gute Ubereinstimmung zu
den DMS-Ergebnissen in den Ansichten von medial und lateral, besonders im
Calcarbereich. Aufgrund tUberwiegend reiner Druck- bzw. Zugbelastung deckten sich
die photoelastisch ermittelten Scherspannungen praktisch mit den DMS-Werten fir
die jeweils dominanten Hauptdehnungen [30, S.425, 426]. Fir die Fragestellung der
vorliegenden Studie sind die Ansichten von medial und lateral entscheidend im
Hinblick auf das stress-shielding. Glisson et al. fanden in diesen Ansichten unter Last
fur die Dehnungsanderungen ein nahezu lineares Verhalten der spannungsoptisch
ermittelten Werte [30, S.427].

Ventral und dorsalseitig ist das proximale Femur komplex geformt. Bereits an den
unresezierten Femora zeigten sich gréBere Streuungen, sichtbar am breiten
Konfidenzintervall (Kap. 3.2). Im Schaftbereich liegen die Dehnungsdifferenzen nahe
um die Nulllinie, dem Ubergangsbereich zwischen Druck und Zug. Dies lieB sich
besonders deutlich an den Messungen ohne Torsion nachvollziehen (Kap. 4.3).
Hohe prozentuale Abweichungen wurden schnell erreicht, ohne substanzielle
Veranderung der corticalen Beanspruchung. Die Ergebnisse an der ventralen und
dorsalen Oberflache sind unter diesen Aspekten zu diskutieren [30, S.428]. In diesen
Ansichten waéchst jedoch auch der Fehler bei DMS-Messungen, wenn es zu

Abweichungen bei der Positionierung kommt [9, S.460].
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Insgesamt  ermdglicht die Photoelastik eine globale Darstellung des
Oberflachendehnungszustandes, damit kdnnen interessante Regionen auch
auBerhalb der Messpunkte identifiziert und evitl. mitvermessen werden.

Mit DMS kénnen punktuell absolute Dehnungen richtungsabhangig quantifiziert
werden. Letzteres erfordert beim spannungsoptischen Messen das zusatzliche
Aufbringen spezieller Messstreifen auf die Beschichtung. Alleinige DMS-Messungen
haben in der praktischen Anwendung mit Nachteilen zu kampfen:
Positionierungsfehler von DMS filhrten bei Uberpriifungen zur Reproduzierbarkeit zu
Messfehlern von bis zu 200% [9, S.461]. Sollen viele Messpunkie beobachtet
werden, besteht auch fir DMS ein erheblicher Zeitbedarf flir deren Applikation.
Neben DMS stehen eine Vielzahl weiterer Methoden flir die Spannungsmessung zur
Wahl. Uber videooptische Erfassung kann mittels Referenzkoordinaten eine
dreidimensionale Vermessung von Bewegungen bzw. Verformungen stattfinden, wie
sie auch am belasteten Composite-Femur zu finden sind. Dies lasst flr die
Fragestellungen der vorliegenden Untersuchungen jedoch nur sehr indirekte
Ruackschlisse zu.

Ein weiteres, seit vielen Jahren angewendetes Verfahren ist die Finite Elemente
Methode FEM (Kap. 2.4). Bereits Réhrle et al. (1977), Tarr et al. (1980), Huiskes
(1980) und Crowninshield et al. (1980) entwarfen dreidimensionale FE-Modelle fiir
das endoprothetisch versorgte Femur [81, S.727]. Dabei wurden haufig Daten aus
experimentellen Spannungsanalysen zum Vergleich herangezogen.

So entwickelten z.B. Rohlmann et al. anhand der Schichtschnitte eines Leichenfemur
ein FE-Modell und fihrten am Femur der Gegenseite DMS-Messungen durch
[81, S.728,729]. Mit zunehmenden Rechnerkapazitaten wurden immer komplexere
Modelle geschaffen, die zum Teil gute Naherungen an experimentelle Ergebnisse
oder radiologische Nachuntersuchungen liefern [45, S.125,130; 63, S.628].

Obwohl die FE-Methode mittlerweile auf vielen Ebenen von Entwicklungsprozessen
einen hohen Reifegrad erreicht hat, sind experimentelle Daten als Grundlage oder
zur Validierung dennoch von groBer Bedeutung. Beide Ansatze kénnen sich bei
komplexen Belastungssituationen ergénzen, da sie stets auch Annahmen und
Vereinfachungen beinhalten [9, 451ff; 45, S.132].
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4.2.3 Versuchsaufbau und Muskelsimulation

Der Versuchsaufbau einschlieBlich der Lasteinleitung wurde bereits in Kap. 2
angesprochen und hinsichtlich der Grundlagen diskutiert. Weiterfihrend sind an
dieser Stelle einige Bemerkungen anzufligen.

Hinsichtlich der Lasteinleitung und Muskelsimulation sind in der ausgewdhlten
Literatur eine Vielzahl unterschiedlicher Modelle flir experimentelle oder FE-Studien
beschrieben. Eine ausfihrliche Auflistung findet sich bei Cristofolini 1994, wobei in
den meisten experimentellen Studien nur die Hiftkraft oder Hiftkraft mit Abduktoren
bertcksichtigt werden [9, S.422-425]. In der Literatur wird die Bedeutung einzelner
Muskelgruppen abhangig von Art (FEM, EMG, u.a.) und Fragestellung der
Untersuchung unterschiedlich eingeschatzt (Kap. 2.4).

Diskutiert werden soll an dieser Stelle nochmals eine Adduktorensimulation, die sich
in FE-Berechnungen von Duda als bedeutend fur die Lastverteilung erwies
[18, S.841ff.]. Im distalen Drittel der Diaphyse kam es nur mit Huftkraft, Abduktoren
und lliotibialtrakt, aber ohne Adduktoren zu einer Spitze der Dehnungsbelastung an
der medialen und lateralen Corticalis [18, S.845]. Diese Spannungsspitzen wurden
bei der vorliegenden Studie in keiner der Messreihen beobachtet. Der
Dehnungsverlauf entsprach qualitativ durchgehend Lastfall 4 von Duda (Simulation
von Huftkraft, Abduktoren, lliotibialtrakt und Adduktoren). Ursachlich hierflr erscheint
u.a. die Einbetthéhe von 10 cm Uber den Kniegelenkspalt (Kap. 2.4) zur Fixation des
distalen Femur.

Dennoch soll an dieser Stelle die Méglichkeit einer Adduktorensimulation mit dem
beschriebenen Setup vorgestellt werden. Am unresezierten Femur ware eine
Befestigung der Adduktoren mit einer lokalen Zerstérung der photoelastischen
Schicht verbunden. Im Rahmen der Messungen mit den verriegelten Revisionsstielen
wurde medialseitig an den Bolzen ein Adduktorenziigel befestigt. Entsprechend der
LiteraturGbersicht von Cristofolini et al. [12, S.619] und den Daten von Réhrle et al.
[80, S.423] wurde ein Stahlseilziigel an den beiden medial-lateral verlaufenden
Verriegelungsschrauben befestigt und Gber Umlenkrollen eine Zugbeanspruchung
(160 N entsprechend 0,2 BW) realisiert in einem Winkel von 20° zur Schaftachse
(Abb. 24a). Eine zusatzliche Zerstérung der Schicht wurde so vermieden. Vor und
nach Anbringen des Zlgels erfolgte die komplette Vermessung der

Oberflachendehnungen an insgesamt vier Femora, zweimal mit der hohlen, dreimal
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mit der massiven Verldngerung (Kap.2.6). Die Ergebnisse sind in Abb. 24
exemplarisch flr zwei massive Stielverlangerungen dargestellt.

In allen vier Seitansichten zeigten sich nur geringe Abweichungen zwischen dem
Standardaufbau und zuséatzlicher Adduktorensimulation. Medial und lateral kam es
mit Adduktoren proximal diaphysdr zu einer tendenziellen Zunahme der
Biegebelastung, wahrend auf Hbéhe des Zlgelansatzes vergleichsweise geringere
Dehnungsbetrage gemessen wurden (Abb. 24a). Damit flhrte die Berlcksichtigung
der Adduktoren erwartungsgemafB zu einer Minderung der Biegebeanspruchung.
Dies war jedoch nur lokal im Ansatzbereich (um MP 20) messbar, wahrend proximal
kompensatorisch die Biegebelastung eher erhéht war (,S-fémig®). Der Unterschied
der Dehnungen (ohne vs. mit Adduktoren) an den einzelnen MP betrug hdéchstens
10% und lag damit innerhalb der interindividuellen Differenzen der Composite-
Femora. Ventral und dorsalseitig fiihrten die Adduktoren zu keiner Anderung im
Dehnungsverlauf wie im Anhang gezeigt (Abb. 24b, Kap. 7).

Zusammenfassend erscheint fir den gewahlten Prifstand ein Adduktorenzigel nicht
sinnvoll, da kein entscheidender quantitativer oder qualitativer Einfluss beobachtet
wurde. Ein anatomisch korrekter, langstreckig-flachiger Ansatz ist aufgrund der
Schichtzerstérung  nicht  realisierbar. FOr andere  experimentelle  oder
rechnergestitzte Verfahren sollte fir den Fall einer Adduktorensimulation jedoch der
gefacherte Muskelansatz beriicksichtigt werden, um eine ,S-férmige“ Verzerrung der

Spannungskurve zu vermeiden.

Hinsichtlich der Muskelsimulation ist nochmals die postoperative biomechanische
Situation zu diskutieren. Abhangig von der Wahl des Zugangsweges werden
hiaftnahe Muskeln durchtrennt, bzw. abgelést wodurch u.a. die Abduktionsfunktion
(lateraler Zugang) geschwacht wird [60, S.46-49]. Im Revisionsfall kénnen zusatzlich
Osteotomien notwendig werden [29, S.41-44]. Dies kann vor allem nach mehrfachen
Revisionen zu erheblichen Anderungen der biomechanischen Verhaltnisse fiihren.
Derart komplexe Bedingungen wurden im Rahmen der vorgestellten experimentellen
Untersuchungen nicht nachvollzogen, um die Zahl der Einflussvariablen zu
begrenzen. Klinisch sind diese Aspekte jedoch von Bedeutung, auch fur die

Nachbehandlung und Patientenzufriedenheit.
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Abb. 24a: Dehnungsmuster nach Implantation eines Revisions-Huftstieles (Verlangerung
massiv, jeweils zweifach m.-I. verriegelt) in Femora Nr. 7 und 8. Jeweils ein Dehnungsverlauf
mit (massiv_Add) und ohne Adduktorensimulation (massiv) von medial (oben) und lateral
(unten). Keine signifikanten Veranderungen durch den zuséatzlichen Muskelzlgel, diaphysar
~S-formiger* Kurvenverlauf. Ansichten von dorsal und ventral s. Kap. 7.

-75 -



Diskussion

4.2.4 Standard-Hiiftstiele

Die vorgestellten Standard-Huftstiele sind anatomisch geformt, kragenlos, zirkular
oberflachenstrukturiert und fir den zementlosen Huftgelenkersatz konzipiert
(Kap. 2.3.1). Typisch fur anatomische Prothesen ist der ovalare Querschnitt des
Implantatkérpers. Mit dem Ziel einer Annaherung an die Femurform zur
Verbesserung des Einwachsverhaltens besitzen die verwendeten Implantate eine
antero-posteriore Krimmung und sind daher in je einer Ausfihrung fir rechts und
links erhaltlich. [68, S.190]. Die zirkuldre Ausflhrung der Strukturierung soll die
ossare Fixation verbessern und durch eine Verkleinerung des effektiven
Gelenkspaltes die abriebbedingten Osteolysen und Lockerungen reduzieren
[17, S.165; 41, S.14; 83, S.859-860].

Nach Versagensféllen zementierter Hiftstiele bei jingeren Patienten kam seit Beginn
der 80er Jahre zunehmend Interesse an zementlosen Implantaten auf [68, S.189;
91, S.553;]. Anfangs waren diese mit einer weitgehend vollstrukturierten Oberflache
versehen (1. Generation, z.B. AML, Prodigy, DePuy, Warschau), wobei der Anteil
proximal teilstrukturierter Prothesen (PCA, Howmedica, Rutherford; Omnifit, Stryker,
Kalamazoo) mit oder ohne integrationsférdernder Beschichtung (2., 3. Generation),
beim primaren Gelenkersatz stetig wuchs. Durch den proximalen Lasttransfer sollten
stress-shielding, Knochenresorption und Schmerzpravalenz reduziert werden, bei
gleichzeitig ausreichender Rotationsstabilitdt und leichterer Revidierbarkeit nach
Integration. Ob es bezilglich der Oberschenkelschmerzen mit den zementlosen
Implantaten der zweiten Generation zu einer nachweisbaren Verbesserung
gekommen ist, wird in der Literatur kontrovers diskutiert [48, S.34]. Fir den proximal
strukturierten PCA-Stiel beispielweise finden sich Angaben von 5-13% flr schweren
bzw. erheblichen Oberschenkelschmerz bei einer Gesamtpravalenz bis zu 39%
[6, S.1082; 68, S.193]. Fur Huftstiele mit ausgedehnter Strukturierung sind in 4-26%
der Falle Oberschenkelschmerzen beschrieben [14 S.102,105]. Beim proximal
strukturierten Implantat wird oft die gréBere distale Prothesenbeweglichkeit als
Schmerzursache verdachtigt [48, S.34].

In der vorliegenden Studie wurden Huftstiele gleicher Form aber unterschiedlich weit
ausgedehnter Oberflachenstruktur implantiert, um maégliche Auswirkungen auf die
Lastlbertragung vor kndcherner Integration darzustellen. Die Ergebnisse werden im
folgenden Kap. 4.4 diskutiert.
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Zur Verwendung anatomischer bzw. Geradschaft-Endoprothesen finden sich in der
Literatur eine Vielzahl von Studien mit klinischen und radialogischen
Nachuntersuchungen. Keines der Konzepte scheint bezliglich der Standzeit und
klinischer Ergebnisse eindeutig Gberlegen.

Ziel der anatomischen Form ist ein besserer metaphysédrer Formschluss mit
proximaler Lasteinleitung, um stress-shielding sowie vor allem torsionsbedingte
Mikrobewegungen zu reduzieren und somit die kndcherne Integration zu férdern
[55, S.184]. Geradschafte sollen primar besseren Kontakt im diaphysaren Bereich
bieten und einer Implantatsinterung entgegenwirken. Letzteres wurde insbesondere
im Vergleich zu anatomischen Schéften beschrieben, die nach distalem overreaming
eingebracht wurden [55, S.184]. Diesbeziiglich wurden eine Vielzahl radiologischer
Studien und Ergebnisse von Knochendichtemessungen publiziert, die allein aufgrund
der unterschiedlichen Methoden und untersuchten Implantate nur schwer
vergleichbar sind. Grundsétzlich scheinen anatomische Implantate einen eher
proximalen Substanzerhalt und ein entsprechendes Einwachsverhalten, teilweise
auch lokal am distalen Ende der Strukturierung (,spot-welds®), zu beginstigen. Fir
die Geradschafte wurde ein diaphysar tendenziell besserer Knochendichteerhalt und
distal betonte ossare Integration beschrieben [22, S.907-909; 55, S.187; 84, S.206;
85, S.75-76].

Im Hinblick auf die Formvarianten des Femur wund unterschiedlicher
Prothesendesigns bzw. Implantationstechniken sind diese Ergebnisse sicher nur
eingeschrankt generalisierbar.

In Hiftregisterauswertungen und follow-up-Studien erreichten aktuell Vertreter beider
Typen mit Uber 90% Wahrscheinlichkeit eine zehnjahrige Standzeit [6, S.1081;
59, S.9]. Unabhéangig von der Konzeption oder Ausdehnung der Strukturierung
haben sich die Standzeiten zementloser Prothesen in den 90er Jahren im Vergleich
zur vorangegangenen Dekade verbessert [59, S.5]. Dies ist nicht nur auf die
Weiterentwicklung der Implantate, sondern auch auf die Verbesserung der
Operationstechnik und adaquate Implantatwahl zurlickzufihren [40, S.116].
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4.2.5 Verriegelbare Revisions-Hiftstiele

Indikationen und Einsatzgebiete

Die anfangliche Verwendung zementierter Revisionsschéafte wurde aufgrund der
hohen Lockerungsraten eingestellt [50, S.596]. Bei den zementfreien Implantaten
lassen sich im wesentlichen zwei Philosophien im Hinblick auf die
Oberflachengestaltung unterscheiden. Stiele mit durchgehend oder (berwiegend
poréser Oberflache sollen eine zuverlassige Verankerung auch im diaphyséren
Bereich sichern [103, S.190], werden jedoch mit erhéhtem stress-shielding in
Verbindung gebracht [50, S.596]. Proximal beschichtete Implantate wurden mit dem
Ziel einer moglichst physiologischen, metaphysaren Lasteinleitung entwickelt, vor
allem nach kndcherner Integration in situ. Bei ausgedehnten proximalen
Knochendefekten wird deren Einsatz problematisch. Ein distal verriegelbares
Revisionsimplantat soll eine primar belastungsstabile Nagelosteosynthese mit einem
Huftgelenkersatz zur Lésung derart komplexer klinischer Probleme verbinden.

Neben ausgedehnten Schadigungen des Knochenlagers zéhlen hierzu insbesondere
periprothetische  Frakturen als dritthaufigster Revisionsgrund mit 0,7-5%
Gesamtanteil [35, S.155; 40, S.115; 59, S.5; 78, S.722]. Anwender und viele Autoren
sehen in der Lockerung der einliegenden Prothese die Indikation zum
Implantatwechsel [78, S.726; 103, S.191]. Dies betrifft vor allem Frakturtypen 1, 2
und 5 nach Mont und Maar, also Frakturen auf H6he des einliegenden Implantates
[78, S.722]. Fir deren Versorgung wird von mehreren Seiten das Konzept des
,Prothesennagels” als klinisch erfolgreich beschrieben [34, S.43; 78, S.730]. Als
Behandlungsalternativen werden Plattenosteosynthesen (LISS), Cerclagen und
retrograde Marknagelung, abhangig von der Bruchlokalisation beschrieben [2, S.86-
87; 34, S.41ff.; 78, S.725, 93, S.275]. Unterschiedliche Therapiealgorithmen und eine
Darstellung der Klassifikationen periprothetischer Frakturen finden sich in den
angegebenen Literaturstellen [2, 34, 78, 93]. Eine konservative Behandlung wurde in
einem Viertel aller Félle bei Frakturen nach Mont und Maar Typ 1-4 durchgefihrt
[78, S.725]. Angesichts des steigenden Patientenalters und komplikationsreicher
Immobilisierung befindet sich diese Behandlungsform zunehmend auf dem Rickzug
[78, S.725]. Hangt das Uberleben des Patienten wesentlich von einer friihen
Mobilisierung ab, sehen z.B. Probst et al. auch den Austausch einer gut verankerten
Prothese durch ein primar vollbelastbares Implantat gerechtfertigt [78, S.730].
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Als weitere Anwendungsgebiete fur verriegelbare Revisions-Huftstiele werden
pertrochantare Frakturen mit operationsbedirftiger Coxarthrose, notwendige
Implantatwechsel bei proximal schlechter Knochenqualitdt oder Tumorbefall des
proximalen Femur beschrieben [78,S.730]. Dabei kann ein zusatzlicher
Knochenaufbau oder Cerclagensicherung durchgefihrt werden [35, S.159;
65, S.124; 78, S.726]. FUr einen Substanzaufbau stehen neben dem Goldstandard
der Autografts auch Allografts, demineralisierte Knochenmatrix,
Calciumphosphatkeramik eventuell in Kombination mit Wachstumsfaktoren (BMPs)
zur Verfugung [27, S.185-188]. Weitreichende Defekte machen den Einsatz groBer
modularer und ,custom-made® Implantate oder gar von Tumorendoprothesen
notwendig. Dabei sind jedoch grundlegende Verdnderungen der biomechanischen

Situation zu erwarten.

Krageneffekte

Die in der vorliegenden Studie verwendeten Revisionsimplantate sind anatomisch
geformt, proximal strukturiert, modular verldngerbar und mit Kragen versehen
(Kap. 2.3.2). Prinzipiell soll durch einen Kragen Last auf die proximalen Femuranteile
Ubertragen werden und damit stress-shielding bzw. resorptiver Knochenumbau
reduziert werden. Zur besseren Vergleichbarkeit mit den proximal gleich geformten,
kragenlosen Standard-Huftstielen wurden die Implantate ohne Aufsitzen des Kragens
eingebracht.

Dennoch sollten die Einflisse auf den Dehnungsverlauf an zwei Composite-Femora
exemplarisch dargestellt werden. Nach Implantation hatte der Kragen direkten
Kontakt zur medialen Corticalis an der Resektionslinie. Unter Last zeigte sich am
proximo-medialen Femur eine Dehnungszunahme, die bis ins Konfidenzintervall der
unresezierten Knochen reichte. Diese blieb auf die proximalsten 2-3 cm beschrankt,
distale Femuranteile profitierten nicht von der Lasteinleitung durch den Kragen
(Abb. 25). In den weiteren Ansichten kam es zu keinen Veranderungen im
Spannungsmuster.

Zhou et al. fuhrten Dehnungsmessungen an photoelastisch beschichteten
Humanfemora durch unter Verwendung anatomischer, zementloser Prothesen mit
und ohne Kragenaufsitz. Mit anliegenden Kragen wurden im Mittel 101% der

Dehnungen der unresezierten Femora registriert [106, S.82]. Dieser mit groBen
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Streuungen behaftete Effekt war medialseitig auf den Bereich zwischen
Resektionslinie und Hoéhe des Trochanter minor begrenzt [106, S.75]. In den
weiteren Seitansichten ergaben sich durch den anliegenden Kragen keine
Unterschiede. Nach proximaler Zementierung zur Simulation ossarer Integration
beobachteten Oh und Harris auch mit zementierten Implantaten bei DMS-
Messungen am Humanfemur einen erheblichen Dehnungsanstieg durch einen
Kragen-Calcar Kontakt [69, S.82]. Die Resultate stlitzen die Ergebnisse der
vorgestellten Studie. Insgesamt scheint das stress-shielding eher durch die
implantatbedingte Reduktion des Biegebeanspruchung verursacht, als durch den
Wegfall axialer Kompression Uber den Halsbereich.

Ansicht: medial
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Abb. 25: Dargestellt ist die Ansicht von medial mit 99% Konfidenzintervall flir die
unresezierten Composite-Femora (rot) und mit 99% Konfidenzintervall fir alle Messreihen
mit Revisions-Huftstiel und hohler Stielverlangerung (schwarz). Je ein Revisionsstiel
(Verlangerung hohl, unverriegelt) wurde in die Femora Nr. 6 und 9 implantiert, einmal mit und
ohne Aufsitzen des Kragens. Proximal-medial deutlicher Anstieg der Dehnungswerte durch
den Kragenkontakt.
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Experimentelle Studien zur Lastibertragung von Endoprothesen an Schafen zeigten
eine Hypertrophie angrenzender Corticalisanteile und Spongiosabalkchen, die auf
die Stimulation durch den Kragen zurlckgefiihrt wurde [16, S.276].
Verlaufsuntersuchungen mittels CT und DEXA sowie die abschlieBende
histologische Aufarbeitung erbrachten eine Normalisierung der Trabekelstruktur nach
180 Tagen. Dies wurde parallel zur Integration des Implantates gesehen [16, S.276].
Gibbons et al. fihrten vergleichende Knochendichtemessungen (DEXA) an je 22
Patienten mit einer anatomischen, teilstrukturierten AML-Endoprothese mit Kragen
und einem kragenlosen Geradschaft CLS durch [28]. Nach durchschnittlich 40 bzw.
52 Monaten Standzeit wurde proximo-medial in Gruen-Zone 7 mit der CLS ein
Mineralisierungsverlust von 20 % registriert gegenuber 38% mit der AML-
Endoprothese [28, S.90]. Jeweils im Vergleich zur Gegenseite bedeutete dies
signifikant mehr Mineralisierungsverlust mit der AML, was als Beweis fir langfristig
fehlenden Lasttransfer durch den Kragen gewertet wurde. Entgegen der insgesamt
unterschiedlichen Grundkonzeption der Implantate wurden in den anderen Gruen-
Zonen, analog zu den vorgestellten in-vitro Messungen, keine signifikanten
Unterschiede gesehen (Kap. 4.2.4).

Verankerungskonzept

Die untersuchten Stielverlangerungen verfligen Uber eine distale Verriegelungsoption
zur axialen und Rotationssicherung. Damit soll eine hohe Primarfestigkeit erreicht
werden, um Mikrobewegungen unter 150 um zu halten, als Basis fiir eine knécherne
Integration statt bindegewebiger Interfacebildung [8, S.291; 15, S.231; 32, S.271;
48, S.38-39; 77, S.112]. Bei radiologisch stabil integrierten Femurkomponenten mit
histologisch gesichertem Knochen-Implantat-Kontakt lagen die axialen bzw.
transversalen Mikrobewegungen meist unter 20 um und nie Uber 40 pm. Dies
bestatigte sich sowohl im Hundemodell [48, S.39; 77, S.110] als auch in postmortem
Analysen am in-vivo remodellierten Humanpraparat [23, S.19; 32, S.271].

Analysen des Sinterungsverhaltens zementloser Revisionsstiele anhand
postoperativer Réntgenkontrollen zeigen die entscheidende Bedeutung der
metaphysaren Verankerung. Kessler et al. fanden bei gutem metaphysaren Kontakt
keine Verringerung der Sinterung durch zusatzlichen drei-Punkte-Schaftkontakt oder
langstreckigen diaphyséaren Formschluss [50, S.601]. Peters et al. untersuchten
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Wechseloperationen bei héhergradigen metaphysaren Knochendefekten mit einem
nur proximal strukturierten BIAS-Revisionschaft (Zimmer, Warschau) und konnten
keinen signifikanten Zusammenhang zwischen dem AusmaB des metaphysaren
Formschlusses und Sinterungsstrecke nachweisen [75, S.1221]. Je ausgedehnter
sich der proximale Lagerschaden darstellt, um so mehr scheint die distale
Verankerung an Bedeutung zu gewinnen. Bei einigen Revisionsimplantaten wird
daher eine hohe Markraumflllung, evil. zusatzlich mit konischer Verklemmung oder
schneidenden Langsrillen zur axialen und Torsionssicherung angestrebt [46, S.325;
73,S.239; 94,S.279]. Peters et al. stelten bei ihren radiologischen
Nachuntersuchungen jedoch auch keinen statistischen Zusammenhang zwischen
diaphysarer Markraumfullung und initialer bzw. progressiver axialer Sinterung fest
[75, S.1221,1222]. Aufgrund der aus der Literatur ersichtlichen Bedeutung des
proximalen Lagerschadens wurde in der vorliegenden Studie auch die
Lastibertragung der Revisionsnagelstiele bei metaphysarer Defektsituation
untersucht (Kap. 3.4.6). Besondere Aufmerksamkeit galt hierbei der Méglichkeit einer
distalen  Schraubenverriegelung als  Unterschied zu den  bekannten

Revisionsimplantaten.

Stielverldngerungen

Mit dem Ziel einer biomechanisch glinstigeren Lastsituation muss prinzipiell auch an
die Verwendung biegeweicher Implantate gedacht werden [37, 71, 90]. Huiskes et al.
entwarfen ein FE-Modell eines mit zementlosen Standard-Huftstielen
unterschiedlichen E-Modules versorgten Femur. Biegeweichere Stiele reduzierten
das stress-shielding und die errechnete Knochenresorption, jedoch auf Kosten
erhéhter Interface-Belastung und damit Lockerungsgefahr [45,S.133]. Die
Verwendung biegeweicher Materialien allein erscheint somit nicht als ausreichende
Lésung fur den resorptiven Knochenumbau, vor allem bei Revisionsimplantaten. Eine
weitere Mdglichkeit stellen hohle und geschlitzte Implantate dar, wodurch aber der
diaphysare Halt verschlechtert wird. Incavo et al. zeigten am Modell mit soliden,
einfach und dreifach geschlitzten Stielen eine signifikant geringere Torsionsstabilitat

mit den flexibelsten, mehrfach geschlitzten Verlangerungen [46, S.324].
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Zusammenfassend ergibt sich das Design der Revisions-Nagelstiele aus den Zielen
einer ausreichenden Primarstabilitdt mit langfristig proximaler Lasteinleitung,
biegeweichem Implantat und temporéarer distaler Sicherung zur Sicherung der
Primarstabilitdt bei insgesamt schwierigen Kklinischen Einsatzbedingungen. Ein
spaterer, routinemaBiger Austausch des Implantates nach kndcherner
Konsolidierung gegen einen Standardhuftstiel ist nicht vorgesehen [78, S.730], die

Entfernung der Schraubenverriegelung aber einfach durchflihrbar.

Ein diskussionswirdiger Aspekt zur Implantatausfihrung der verlangerbaren
Revisionsstiele ergibt sich aus der Konussicherung zwischen dem metaphysaren
Prothesenanteil und der Stielverlangerung. Diese wird bei den hohlen
Stielverlangerungen mittels axialer Schraube gewahrleistet (Kap.2.3.2), beim
massiven Stiel nur Uber die konische Verklemmung und einen seitlichen Federstift.
Lést sich die massive Verlangerung beim Ausschlagen, schiebt sich die
Konusverbindung auseinander und lediglich der Stift verhindert die Trennung der
Komponenten. Wahrend der durchgeflhrten Versuche kam es niemals zu einem
Materialversagen am Stift. Aber durch die gelockerte Konusverbindung kippte der
Stiel aus der Achsrichtung und die Rander der Konushulse verhakten sich in der
Spongiosa, bzw dem PU-Schaum der Composite-Femora. Dadurch wurde das
Ausschlagen des Implantates erschwert.
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4.3 Unresezierte Composite-Femora

Bei der Vermessung der unresezierten Composite-Femora unter statischer Last
zeigte sich eine gute Reproduzierbarkeit der Dehnungsverlaufe. Dies bestatigen
Ergebnisse mechanischer Prifungen von Cristofolini, die fir Composite-Femora
deutlich geringere Streuungen im Vergleich zu Humanfemora ergaben [11, S.533]. In
der vorliegenden Studie fiel medialseitig flr die Messpunkte 0 bis 2 eine groBere
Streuung mit breiterem Konfidenzintervall auf (Kap. 3.2, Abb. 11a). Eine mégliche
Erklarung far die gréBeren Schwankungsbreiten der Messergebnisse sind die dicht
verlaufenden Spannungslinien, bei gleichzeitig wechselnder Corticalisdicke, dhnlich
dem natlrlichen Calcar femorale. Am Kunstknochen zieht medial und lateral zudem
eine “Nahtlinie® an der Epoxidharzoberflache entlang der Achse medial und
lateralseitig. Diese Regionen wurden vor der Beschichtung mit feinkérnigem
Sandpapier geglattet und stellten sich im Querschnitt und in der Rdntgenansicht
unauffallig dar. Die groBeren Streuungen waren auf die proximalen Femuranteile
beschrankt, ohne jegliche Auffélligkeiten entlang der Gbrigen Anteile der distalen
“Nahtlinien“-Anteile. Bereits Cristofolini beobachtete proximo-medial starker
variierende Dehnungsverlaufe und vermutete lokalisierte Schwéachen in der
Glasfaserarchitektur [11, S.530]. Unter axialer Last zeigten sich in dieser Region die
Leichenfemora biegesteifer als die Composite-Femora [11, S.530]. Es wurden
allerdings kirzere Erwachsenen-Femurmodelle verwendet als in der vorgestellten
Arbeit (425 statt 485 mm). In der vorliegenden Arbeit ergab sich am Humanfemur
proximo-medial ebenfalls ein variablerer Dehnungsverlauf, jedoch ohne Hinweis auf
eine hdhere Steifigkeit (Kap. 3.5). Die Ergebnisse stehen in guter Ubereinstimmung
mit Heiner und Brown, die fir identische Composite-Femora in diesem
Corticalisabschnitt mit Humanfemora vergleichbare Werte fanden [38, S.728].
Zusammenfassend scheint die Messwertstreuung proximo-medial vorwiegend durch
die ,Anatomie” und nicht durch die Beschichtungstechnik, Material- oder Messfehler
bedingt. Dorsal verlauft die Messpunktlinie randsténdig entlang des Trochanter
minor. Entsprechend fallen auch in dieser Ansicht erhdhte Streuungen der
Messwerte auf. Moglicherweise erklaren sich diese aus der dickeren Corticalis der
Trochanterregion, so dass bereits kleinste Abweichungen der Messpunktlokalisation
zu Auswirkungen flhren. Zudem gestaltet sich eine gleichmaBige Anpassung der
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Schicht und der Dicke der Adhasivschicht schwieriger, ebenso die Ausrichtung der
Messeinrichtung lotrecht zur Messpunkttangente.

Ventral- und dorsalseitig waren die Betrage der gemessenen Dehnungsdifferenzen
deutlich geringer als medial und lateral. Szivek et al. fanden bei DMS-Messungen an
Composite-Femora unter reiner Biegebeanspruchung praktisch keine Dehnungen in
diesen beiden Ansichten [97, S.184]. Die gemessenen Dehnungsdifferenzen in der
vorliegenden Studie entstanden durch das anliegende Torsionsmoment. Setzte man
dieses auf Null, so verlief die Grenze zwischen Zug und Druckbeanspruchung ventral
und dorsal nahe der Schaftachse und der angetragenen Messpunkte. Es resultierten
deutlich geringere Dehnungswerte (Abb. 26a).

Otani et al. zweifelten die Eignung von Composite-Femora flir Messungen unter
Torsionsbelastung an, vor allem far die Ermittlung circumferent laufender
Ringspannungen (Kap. 3.3.1), [72, S.582]. Bei Dehnungsmessungen traten in diesen
Fallen deutliche Differenzen zu Humanfemora auf, die Ergebnisse unter axialer Last
waren jedoch vergleichbar [72, S.580]. Der genaue Composite-Femurtyp (l. oder
II. Generation) ist der Publikation jedoch nicht zu entnehmen. Kritisch anzumerken ist
bei den Messungen von Otani et al. der schnelle Belastungsaufbau und die Messung
nach 10 und 20 Sekunden fir 10 und 20 Nm Torsion ohne Rucksicht auf die
Viskoelastizitat der Composite-Femora [11, S.529; 72, S.578].

Messungen der Torsionssteifigkeit der Composite-Femora ergaben in anderen
Versuchsreihen eine gute Reproduzierbarkeit und Vergleichbarkeit mit Humanfemora
[11, S.532; 38, S.779; 95, S.32]. Auch die im Rahmen der vorgestellten Studie
durchgefiihrten Messungen am Humanfemur zeigten nicht die von Otani et al.
beobachteten Unterschiede zu den Composite-Femora (Kap. 3.5). Dies galt auch fir
die proximo-medialen und -lateralen Abschnitte, an denen Otani et al. zum Teil eine
Vorzeichenanderung der Ringspannungen beschrieben [72, S.580].

Hier fanden sich in der vorliegenden Studie gut vergleichbare Dehnungswerte
zwischen Human- und Composite-Femora ohne aufféllig erhéhte Streuungen.
Insgesamt zeigten die Messergebnisse an den unresezierten beschichteten
Composite-Femora eine gute Reproduzierbarkeit (Kap.3.2). Lokal erhéhte
Streuungen lieBen sich durch die verwendeten Materialien und Techniken erklaren
und wurden auch von anderen Autoren beobachtet und beschrieben (Kap. 2.1.1). Die
Streuungen wurden in der statistischen Auswertung bericksichtigt, um eine
Uberschatzung der Sicherheit getroffener Aussagen zu vermeiden (Kap. 2.6).
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Abb. 26a: Dehnungsverlauf am unresezierten Composite-Femur (Nr. 1) in den Ansichten
von ventral (0.) und dorsal (u.). Je eine Messreihe mit (32 Nm) und ohne (0 Nm) angelegtem
Torsionsmoment im 99% Konfidenzintervall aller unresezierten Femora (rot). Ohne Torsion
diaphysérer Dehnungsverlauf nahe der Neutrallinie. Ansichten von medial und lateral s.
Kap. 7.
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4.4 Standard-Huftstiele

Nach dem vorgestellten Implantationsschema wurden drei unterschiedlich
oberflachenstrukturierte Huftstiele in je neun Femora implantiert (Kap. 2.3.1). Die
zundchst erfolgte Auswertung der Erst- und Folgeimplantationen zeigte keinen
Einfluss der Implantationsabfolge auf das Dehnungsmuster (Kap. 3.3.2). Aufgrund
dieser Ergebnisse wurde die Probenzahl nicht weiter erhéht und nicht alle méglichen
Triplettkombinationen geprift (Kap. 2.6). Zu dieser gesonderten Fragestellung
fanden sich in der Literatur keine vergleichbaren Untersuchungen. Oft wurden
Femora fUr nur eine Implantation verwendet [70] oder die Auswirkungen mehrfacher
Verwendung nicht ndher beschrieben [43, 105].

Aus Klinischer Sicht waren die fehlenden Auswirkungen der Revisionsoperationen
zunachst unerwartet (Kap 3.3.2). Bei Wechseloperationen muss haufig ein grdéBeres
Implantat verwendet werden, sei es durch vorangegangene Knochenresorption oder
intraoperativen Schaden. Ersteres trat bei den Composite-Femora naturgemaRn nicht
auf. Die Wechsel und wiederholte Lasteinleitung verursachten keine sichtbaren
Schaden am Knochenlager oder wesentliche Implantatsinterung. Trotz mehrfacher
Be- und Entlastung zur Uberpriifung der Positionierung der Messvorrichtung vor der
eigentlichen Messung verblieben nach Ausschlagen der Implantate keinerlei PU-
Schaumanteile in den Zwischenrdumen der Oberflachenstruktur (Tripoden). Lediglich
an der Oberflache des glatten PU-Schaumlagers waren kleine Vertiefungen als
Zeichen des Tripoden-Kontaktes sichtbar. Eine wesentliche Sinterung der
Implantate, auch nach den Implantatwechseln, wurde nicht beobachtet. Diese
Befunde erklaren den fehlenden Einfluss der Implantationsabfolge (Kap. 3.3.2).
Zugleich ist daraus abzuleiten, dass am Composite-Femur keine tiefe Verzahnung
oder feste mechanische Verbindung zwischen Implantat und Prothesenlager
zustande kommt. Die Lastsituation bei den vorliegenden Untersuchungen

entsprachen somit am ehesten einer unmittelbar postoperativen Situation.

Nach Implantation der Huftstiele ergab die Vermessung signifikante
Dehnungsreduktionen proximo-medial und proximo-lateral, unabhangig von der
Implantationsreihenfolge und Oberflachenstrukturierung (Tab. 8, Kap. 3.3). Auf Héhe
des Trochanter minor wurde ein stress-shielding um ca. 59% (medial) bzw. 51%

(lateral) registriert. In beiden Ansichten lagen die Dehnungswerte am proximalsten
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Messpunkt ndher an den Werten der unresezierten Femora als an den Messpunkten
darunter (Abb. 27). Medial ist dies als Zeichen einer proximalen Lastibertragung zu
werten, trat jedoch unabhangig von der Oberflachenstrukturierung auf. Lateral lasst
sich dies durch den Zug des Abduktoren erklaren.

Ventral traten proximal durchschnittlich 26% hdhere Druckspannungen auf (MP 3-7),
dorsalseitig ergaben sich nur tendenzielle Veranderungen, gegenlaufig zu den
ventralen Dehnungsverlaufen (Kap. 3.3.3). Im Bereich der Prothesenspitze und
weiter distal beeinflusste die Implantation der Hiftstiele das Spannungsmuster nicht.
Auch am Humanfemur bestétigte sich nach Implantation des Huftstieles proximo-
medial und -lateral eine deutliche Dehnungsreduktion, sowie ventral ein Anstieg der
Druckbelastung auf Héhe der Mitte des Standard-Hyftstieles (Kap. 3.5, 4.4).
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Abb. 27: Dehnungsverlauf mit teilstrukturiertem Huftstiel proximal-medial (oben) und
proximal-lateral (unten) im 99% Konfidenzintervall der unresezierten Femora (rot). Proximale
Lasteinleitung durch das Implantat medialseitig. Signifikantes stress-shielding mit
Schwerpunkt im mittleren Implantatdrittel medial und lateral. Proximal-lateral im
Abduktorenbereich Dehnungswerte wie ,pra-OP* (unten).
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In der Literatur finden sich zu unterschiedlichen Implantattypen Untersuchungen
bezlglich deren Lastlbertragung auf das Femur. Zhou et al. implantierten
anatomische Huftstiele (Profile Hip, DePuy, Warschau) in photoelastisch
beschichtete Composite-Femora und flhrten unter statischer Belastung und
Abduktorensimulation Messungen durch. Es kam zu proximalen
Dehnungsreduktionen auf durchschnittlich 65% (38-88%) des Ausgangswertes
[106, S.76]. Auffallig waren, trotz insgesamt groBer Streuung der Messwerte, bei
einigen Humanfemora lokale Spannungsspitzen u.a. im Bereich der Prothesenspitze
[106, S.75]. In der vorliegenden Studie traten diese Effekte insbesondere im Bereich
der Implantatspitze nicht auf.

Kim et al. implantierten zwei unterschiedliche, proximal-strukturierte
Femurkomponenten und bestatigten eine Reduktion des axialen Stress um 36-64%
knapp unterhalb des Trochanter minor [51, S.300]. Fir die Messungen wurde das
15° adduzierte Femur mit einer resultierenden Huftgelenkkraft von 2000 N belastet
und ein Torsionsmoment von 15 Nm angelegt.

Otani et al. implantierten zementlose Hiuiftstiele (160mm, Ti6Al4V) in Composite-
Femora und fihrten DMS-Messungen durch. Mit liegendem Implantat kam es zu
einem deutlichen stress-shielding. Die Reduktion der longitudinalen Dehnungswerte
auf Héhe Trochanter minor bzw. Implantatmitte betrug medial 83% bzw. 51% und
lateral 89% bzw. 38% [72, S.579].

Hua und Walker implantierten anatomische, zementlose Huftstiele (experimentelles
Design, Lange 150 mm) in symmetrischer (s) bzw. in asymmetrischer (as)
Ausfiihrung in photoelastisch beschichtete Humanfemora und verglichen die
Dehnungswerte vor und nach Einbau. Die Auswertung ergab medial lediglich 6% (s)
bzw. 24% (as) Dehnungsreduktion und lateral 10% (s) bzw. 10% (as)
Dehnungsreduktion. Die Ergebnisse beruhten jedoch auf einer Mittelwertbildung
mehrerer Messpunkte unterschiedlicher Héhe einer Ansicht. Aus dem Diagramm der
Einzelwerte lesen sich auf Héhe Trochanter minor flir den asymmetrischen Schaft
ca. 60% stress-shielding medial und 45% Dehnungsreduktion lateral ab [43, S.343].
Dies entspricht den Resultaten der vorliegenden Studie. Zudem wurden mit dem
asymmetrischen Implantat im Bereich der Antekurvation ventralseitig bis zu 148%
der Dehnungswerte des unresezierten Femur beschrieben [43, S.343].

Auch in den vorliegenden Untersuchungen fanden sich hier ventral erhéhte
Dehnungswerte, sowohl am Human- als Composite-Femur (Kap. 3.3, 3.5).
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Hua und Walker flhrten dies auf einen erhéhten Lasttransfer durch die Antekurvation
zurtick, da der beschriebene Effekt mit dem symmetrischen Implantat nicht gesehen
wurde [43, S.344]. Vail et al. implantierten anatomische Hiftstiele (symmetrisch,
Lange 140mm) unterschiedlichen Elastizititsmodules mit glatter Oberflaiche in
photoelastisch beschichtete Humanfemora. Die Lastsituation bericksichtigte eine
resultierende Gelenkkraft von 1500 N auf das 12° adduzierte Femur und einen
Abduktorenztigel. Fir das TiAlV-Implantat wurde auf Hb6he des Trochanter minor
eine durchschnittliche Dehnungsreduktion von 62% (medial) und 30% (lateral)
beschrieben. Die Kurvenverldufe der nur proximal beschichteten Femora zeigten das
Bild einer Biegebelastung in der Frontalebene [105, S.622-626]. Ventralseitig wurden
geringere Dehnungsdifferenzen mit weitgehend linearer Abnahme von proximal nach
distal gemessen [105, S.624]. Die Befunde bestatigen die Annahme, dass die
Zunahme der Dehnungen ventralseitig durch die Stielantekurvation verursacht wird
[43, S.344].

In der vorliegenden Studie wurden erhdhte Dehnungen an den obersten
Messpunkten dorsal gemessen. Dieser Effekt wurde als Folge der Ubertragung der
axialen Lastkomponente durch das Implantat nach Resektion des Schenkelhalses
interpretiert. Das Weglassen der Torsionskomponente bei liegendem Implantat flhrte
nur zu diskreten Verdnderungen am proximalen Femur ventral und dorsal und
vorwiegend zu einer Dehnungsreduktion im diaphysaren Bereich (Abb. 32b, 33b,
Kap. 7). Die Messpunkte lagen hier im Ubergangsbereich zwischen Druck- und
Zugbeanspruchung, wenn lediglich eine axiale Last auf den Femurkopf wirkte. Zu
geringeren Teilen kénnen die proximalen Veranderungen auch durch eine Abnahme
der Reibung zwischen Kopf und Aufnahmevorrichtung nach Prothesenimplantation
verursacht sein. Das Moment wird so in erhéhtem MaB durch den Abduktorenzigel
abgefangen und kann durch die Verankerung am Trochanter maior zu lokalen
Veranderungen flhren. Dafir spricht auch der Befund einer diskreten
Dehnungszunahme an diesen proximalsten Messpunkten im Vergleich der
unresezierten Femora ohne und mit Torsion (Abb. 26a, 31b). Das Spannungsmuster
der medialen und lateralen Ansicht blieb von den Torsionseinflissen weitgehend
unberlihrt, sowohl am unresezierten als auch am endoprothetisch versorgten Femur
(Abb. 32a, Kap.7). Mit einliegendem Revisions-HUftstiel bestatigten sich diese
Beobachtungen, wie in Abb. 33a, 33b gezeigt (Kap. 7).
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Grundlegende Aspekte hinsichtlich Implantatdesign und Oberflachenstrukturierung
wurden bereits ausgefihrt (Kap. 4.2.4). In den vier Seitansichten ergaben sich keine
nachweisbaren Unterschiede im Oberflachendehnungsmuster mit den drei Standard-
Huftstielen. Als Ursache ist hierflr die fehlende Implantatintegration anzusehen.
Bereits die Betrachtung des Implantatlagers zeigte auch nach mehrfachen
Prothesenwechseln nur geringste Schaden am Polyurethanschaum. Es ist somit
auch unter Last keine fUr die Lastibertragung wesentliche Verzahnung zu erwarten.
Die Ergebnisse derart angelegter Untersuchungen sind vor allem fir die unmittelbar
postoperative  Situation relevant [9, S.467]. Zusammenfassend zeigte das
Spannungsmuster nach Implantation der Standard-Huftstiele eine gute

Ubereinstimmung mit anderen, klinisch langfristig erfolgreichen Implantaten.

Um nun weiterflihrende Informationen zum Lasttransfer nach Prothesenintegration
zu erhalten, sind unterschiedlichste Ansatze in der Literatur beschrieben. Zur
Simulation am Modell werden die Implantate einzementiert oder eingeklebt
[9, S.420]. AusschlieBlich proximale Fixierung ergab vergleichbare Werte wie eine
press-fit Implantation, mit Ausnahme niedrigerer Ringspannungen [106, S.81]. Das
Einkleben Uber die ganze Lange, entsprechend einem integrierten vollstrukturierten
Stiel, fihrte zu einer erheblichen Versteifung des Gesamtsystems und bis zu 50%
Dehnungsreduktion verglichen mit der press-fit Implantation unmittelbar postoperativ
[9, S.467]. Die Ergebnisse sind aufgrund unklarer Interface-Modalitaten jedoch nur
eingeschrankt tGbertragbar [106, S.81].

Zu den Auswirkungen der Oberflachenstrukturierung lassen sich auch
dreidimensionale FE-Modelle humaner Femora einsetzen. Skinner et al. priften so
den Einfluss von proximal, 5/8 und vollstrukturierten anatomischen Implantaten auf
den Lasttransfer unter Annahme kndcherner Integration. Mit durchgehender
Strukturierung wurde ein tendenziell h6heres stress-shielding proximal errechnet, mit
den teilstrukturierten Implantaten eine Stresskonzentration nahe der Prothesenspitze
[91, S.559]. Diese Belastungszunahme lieB sich durch einen méglichst guten Erhalt
der Halsregion und die Vermeidung zu langer Implantate reduzieren [99, S.296].
Micromotion-Messungen am Hundemodell ergaben nach kndcherner Integration
eines proximal strukturierten Implantates durch das Abtrennen des glatten Stieles
vom Prothesenkérper keine Zunahme der Mikrobewegungen [48, S.38]. Nur in der
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unmittelbar postoperativen Phase trug der distale Stielanteil zur Stabilisierung bei
[48, S.39].

Weitere Informationen lassen sich mittels postmortem Analysen von
Autopsiepraparaten gewinnen. Engh et al. untersuchten Praparate mit 40%
(proximal) und 80% (ausgedehnt) Anteil strukturierter Implantat-Oberflache (AML,
DePuy, Warschau) nach 17-84 Monaten in situ [22]. Die knéchern integrierte Flache
betrug im Mittel 30% (proximal-strukturiert) bzw. 37% (ausgedehnt-strukturiert) mit
auffalliger Vermehrung der Knochensubstanz an der distalen Grenze der
Oberflachenstrukturierung [22, S.908; 98, S.83]. Die kndcherne Integration und damit
die Lastlbertragung scheint mit den umfangreicher strukturbesetzten Implantaten
weiter distal stattzufinden [22, S.909]. Entsprechend ergab die Messung der
Mikrobewegungen mit beiden Implantaten unter 40 um im Bereich der Strukturierung
und im Bereich der Prothesenspitze deutlich héhere Werte mit der 40%-
Strukturierung (210 vs. 120 um) [23, S.20]. DEXA-Messungen erbrachten im
Vergleich zur Gegenseite flr beide Implantate einen Mineralisierungsverlust
zwischen 5,5 und 42,1% von proximal nach distal hin abnehmend [98, S.85].

Mit dem 80%-strukturierten Stiel wurde an den Autopsie-Préparaten eine
photoelastische Dehnungsvermessung durchgefihrt. Es zeigte trotz einer
Remodellierung Uber 76 Monate in situ und ossarer Integration ein proximal
erhebliches stress-shielding von 60 bis 80% verglichen mit einem Kollektiv
unresezierter humaner Femora [23, S.21]. Gegentber einem Kollektiv unmittelbar
nach Implantation vermessener Leichenfemora kam es durch die
Knochenumbauprozesse nur teilweise zu einer Restauration des Spannungsmusters
unreseziert vermessener Femora. Die proximal betonten Dehnungsreduktionen

stimmten mit den Bereichen deutlicher Demineralisierung tberein [23, S.21].

Zusammenfassend verfolgen teilstrukturierte Implantate die Grundidee einer nur
proximalen Lasteinleitung bei lediglich stiitzender Funktion des glatten Stielanteiles,
wahrend vollstrukturierte flr eine kndcherne Integration auf ganzer Lange konzipiert
sind [48, S.34]. Die in der vorliegenden Studie verwendeten Femurmodelle lassen
keine validen Aussagen zu langfristigen Vorhersagen des Knochenumbaus in
Abhangigkeit von der Oberflachenstrukturierung zu. Composite-Femora erlauben nur
die Modellierung einer unmittelbar postoperativen Situation zur Abschatzung
langfristig méglicher Knochenumbauvorgénge.
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4.5 Verriegelbare Revisions-Huftstiele

Die vorgestellten Nagelstiel-Prothesen sind mit unterschiedlich biegesteifen
Stielverlangerungen erhéltlich. Designmerkmale, biomechanische Aspekte der
Verankerung und klinische Anwendungsgebiete wurden in Zusammenschau mit der
Literatur bereits diskutiert (Kap. 4.2.5). Im folgenden werden die Ergebnisse nach
Implantation der Revisions-Nagelstiele diskutiert und anschlieBend mit den
Ergebnissen der unresezierten Femora und der Standard-Huftstiele verglichen.

4.5.1 Vergleich der drei Stielverlangerungen

Mit allen Stielverlangerungen (massiv, hohl, hohl-geschlitzt) wurde medial und lateral
ein signifikantes stress-shielding im Vergleich zu den unresezierten Femora gesehen
(Kap. 3.4). Proximal, im Bereich des Stieladapters, waren die Dehnungsreduktionen
weitgehend unabhangig von der gewahlten Stielverlangerung und betrugen medial
bzw. lateral auf H6he des Trochanter minor 60% bzw. 61% (massiv), 61% bzw. 61%
(hohl) und 61% bzw. 60% (hohl-geschlitzt) (Kap. 3.4).

Dies wurde auf den gleichmé&Big guten proximalen Implantatsitz und die Verwendung
des identischen proximalen Adapters flr die Stielverlangerungen zurickgeflhrt
(Abb. 7, Tab. 13). Diaphysar waren die Dehnungsreduktionen abhangig von der
Steifigkeit der betrachteten Stielverlangerung. Das stress-shielding betrug medial
bzw. lateral auf H6he der Implantatmitte 34% bzw. 34% (massiv), 26% bzw. 28%
(hohl) und 17% bzw. 18% (hohl-geschlitzt) im Vergleich zum unresezierten Femur.
Die entsprechenden Ergebnisse wurden bereits dargestellt (Kap. 3.4.1-3.4.3). In
Tab. 13 sind die Dehnungsanderungen in Prozent mit den einzelnen
Stielverlangerungen verglichen mit dem unresezierten Femur nochmals dargestellt.
Daraus lasst sich bereits ableiten, dass vor allem das stress-shielding im proximal-
diaphysaren Bereich durch die biegeweicheren Stielverlangerungen reduziert wird.
Distal der Implantate ergaben sich keine Anderungen der Dehnungswerte zum
unresezierten Zustand.

Ventral und dorsal ergaben sich keine Unterschiede zwischen den
Dehnungsverlaufen der unterschiedlichen Stielverlangerungen (Abb. 28b, 29b).
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Tab. 13: Implantatbedingte Dehnungsreduktionen (alle Verldngerungen) medialseitig auf
Hohe des Trochanter minor (MP 1), der proximalen Diaphyse (MP 6), der Konusverbindung
(MP 9), der Implantatmitte (MP 12) und der Implantatspitze (MP 22). Angabe der
Dehnungsanderung in Prozent, bezogen auf die Werte der unresezierten Femora sowie
Angabe der einfachen Standardabweichung fir die Dehnungsanderung. Negative Werte
signalisieren stress-shielding.

Revisions-Huftstiele: Dehnungsanderungen medial

Hohe hohl-geschlitzt hohl massiv
MP1 -61+15% -61 +14% -60 + 12%
MP6 -38 £ 9% -42 + 10% -46 + 9%
MP9 24 = 7% 31+7% -38 £ 6%
MP12 -17 £ 8% -26 £ 6% -34 £ 6%
MP22 -3+ 4% -4 + 5% -6 £ 4%

Der statistische Vergleich der drei Stielverlangerungen untereinander ergab
hochsignifikante Unterschiede beziglich der Dehnungskurven medial und
lateralseitig. Dies galt sowohl fir die massive vs. hohle (je p<0,01) als auch fur die
massive vs. hohl-geschlitzte Verlangerung (je p<0,01) in beiden Seitenansichten.
Auch die Dehnungsverlaufe mit hohl vs. hohl-geschlitzter Verlangerung waren medial
und lateral signifikant unterschiedlich (je p<0,01). Ventral und dorsal ergaben sich fr
die drei verglichenen Zweierpaarungen keine signifikanten Unterschiede (je p>0,05).

Beispielhaft wird dies in Abb. 28 nochmals sichtbar. Proximal-medial und -lateral war
das stress-shielding aller drei Stielverlangerungen vergleichbar, distal von MP 6
deutliche Abhangigkeit der Dehnungswerte von der Biegesteifigkeit (Abb. 28a). Distal
des Implantates verliefen die Dehnungskurven im Bereich des 99%
Konfidenzintervalles der unresezierten Femora. Zusatzlich ist der Verlauf mit
teilstrukturiertem Standard-Huftstiel eingezeichnet, der ein weniger weit nach distal
reichendes stress-shielding verursachte (Kap. 4.5.2).

Emmerson implantierte proximal strukturierte Revisionshftstiele (ohne Verriegelung,
Mallory-Head Calcar Replacement Prosthesis, Biomet, Warschau, Lange 220 mm) in
sechs Humanfemora. DMS-Messungen erbrachten durchschnittich 60% stress-
shielding am proximalen Femur verglichen mit dem Wert der unresezierten
belasteten Femora [21, S.132]. Es ergab sich eine gute Ubereinstimmung mit den
Werten der vorgestellten Studie in den Ansichten von medial und lateral (Kap. 3.4,
Tab. 13).
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Abb. 28a: Dehnungsverlauf mit Standard-Huiftstiel (teilstrukturiert) und Revisions-Huftstiel
mit den unverriegelten Verlangerungen (massiv, hohl, hohl-geschlitzt) im Femur Nr. 9 von
medial (oben) und lateral (unten). Proximal vergleichbares stress-shielding der vier
Implantate, diaphysér stress-shielding in Abh&ngigkeit vom Implantat bzw. Stielverlangerung.
99% Konfidenzintervall der unresezierten Femora (rot). Ventral und dorsal s. Kap. 7.
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In experimentellen Studien wurde gezeigt, dass sich durch die Verwendung von
Huftstielen aus Material mit niedrigerem E-Modul das stress-shielding medial und
lateral prinzipiell reduzieren lasst [37, S.104; 72, S.579; 105, S.622]. Auch Schlitze in
den distalen Stielanteilen erhdéhen die Flexibilitdt, abhangig von deren
Verlaufsrichtung [46, 67]. Musgrave et al. implantierten geschlitzte und ungeschlitzte
Varianten eines Standard-Huftstieles in Humanfemora und fanden praktisch
identische Dehnungsmuster flr alle Implantate. Das mediale und laterale stress-
shielding lag in der GréBenordnung der vorgestellten Studie [67, S.661; Kap. 4.4].
Unerwartet sind jedoch die identischen Ergebnisse geschlitzter und ungeschlitzter
Stielvarianten [67, S.661]. Bei genauer Betrachtung fallt auf, dass die Implantate von
Musgrave et al. Uber eine Schlitzung in der Frontalebene verfligten, zudem waren die
Implantate klrzer. Die Zusammenschau mit den Ergebnissen der vorliegenden
Studie bestatigt, dass auch im Knochenmodell eine Schlitzung nur senkrecht zur
Biegerichtung eine wesentliche Steifigkeitsreduktion bringt.

Dies wird durch eine Studie von Incavo et al. untermauert. Bereits mit einem
einfachen Schlitz wurde die Steifigkeit in Abhangigkeit von der Biegerichtung
zwischen 19% und 82% reduziert [46, S.325]. Die Torsionsstabilitat des zylindrischen
Stieles in einem PU-Schaumblock verringerte sich durch den einfachen Schlitz nicht
signifikant, ebenso nicht die notwendige physikalische Arbeit fiir die Stieleinbringung
[46, S.325]. Erst die sternférmige Schlitzung ergab signifikante Unterschiede zum
massiven Stiel.

Ohne messtechnische Erfassung wurde auch bei den vorliegenden Untersuchungen
beobachtet, dass sich die flexibleren Implantate mit geringerer Arbeit einbringen
lieBen. Tanner et al. implantierten Freeman-Prothesen (Finsbury, Surrey) mit
unterschiedlicher Lange (92 bis 172 mm) in Humanfemora und fihrten Messungen
mit Druckfolien und FEM-Berechnungen durch. Qualitativ wurde mit dem langen
Implantat proximales stress-shielding und lateral im Bereich der Implantatspitze eine
Belastungsspitze gesehen. Diese wurde mit der hdheren Biegesteifigkeit der
Prothese gegenlber dem Knochen erklart [99, S.296].

In der vorliegenden Studie war der Dehnungsverlauf lateral bei proximal intaktem
Implantatlager weitgehend harmonisch (Abb. 28a, 29a). Die unterschiedlichen
Beobachtungen lassen mehrere Erklarungen zu. Erstens lagen die Nagelstiele nicht
direkt der lateralen Corticalis an, sondern stitzten sich auf den PU-Schaum.

Zweitens kam es bei den Versuchen von Tanner et al. mit der kiirzesten Variante zu
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einem Abkippen des Implantates in den Varus [99, S.294]. Dies koénnte auf
mangelnden proximalen Halt hinweisen und auf einen verstarkten lateralen Kontakt
der sehr diinnen Prothesenspitze mit der Corticalis.

Die Fragestellungen der vorliegenden Studie bezliglich der Lastlbertragung der
Revisions-Nagelstiele wurden in der Literatur, soweit dem Autor bekannt, bisher nur
in Teilaspekten untersucht. Soweit vergleichbar, werden die vorgestellten Ergebnisse

im Grunde gestltzt.

4.5.2 Vergleich von Revisions-Hiiftstielen und Standard-Huftstielen

Durch die proximal identische Geometrie der Implantate waren fir den
Prothesenwechsel vom Standard-Huftstiel auf den unverriegelten Nagelstiel keine
weiteren Manipulationen im metaphyséaren Bereich notwendig. Die wesentlichen
Unterschiede der Spannungsmuster zeigten sich medial und lateralseitig. Das stress-
shielding war mit den Nagelstielen v.a. diaphysar signifikant ausgepragter als mit
dem Standard-HuUftstiel und reichte weiter nach distal. Abb.29a zeigt die
durchschnittlichen Dehnungswerte aller neun Messungen einer Stielverlangerung
(alle unverriegelt) mit 99% Konfidenzintervall fir alle neun teilstrukturierten Standard-
Huftstiele. Mit Ausnahme der hohl-geschlitzten Stielverlangerung medialseitig liegen
diaphysér alle Werte auBerhalb des 99%-Intervalles der teilstrukturierten Huiftstiele
(Abb. 29).

Berlcksichtigt man fir das 99% Konfidenzintervall alle Messungen mit Standard-
Huftstielen (n=27, Kap. 2.6) oder lediglich ein 95% Konfidenzintervall flr die n=9
teilstrukturierten Implantate, so zeigt sich auch fir die hohl-geschlitzten
Stielverlangerungen medialseitig ein Verlauf auBerhalb des jeweiligen Intervalles
(p<0,05).

Metaphysar medial und -lateral wurden keine signifikanten Unterschiede zwischen
den Implantaten bzw. den Verlangerungen festgestellt (Abb. 28a, Abb. 29a). Bei
intaktem Knochenlager leistete somit der strukturierte Adapteranteil eine
vergleichbare proximale Lasteinleitung wie der Standard-Huftstiel. Dies ist flr den
klinischen Einsatz von Bedeutung, um langfristig eine weitere Entlastung mit

resorptivem Knochenumbau zu vermeiden, vor allem im metaphysaren Femuranteil.
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Ein guter proximaler Halt stellt mittelfristig die Grundlage fir eine distale Entriegelung
und eine tendenziell weitere Abnahme der stress-shielding Effekte dar (Kap. 4.5.3).
Ventral- und dorsalseitig traten mit Standard-Huftstiel und Revisions-Hiiftstiel die
bereits beschriebenen Veranderungen im Vergleich zum unresezierten Femur auf
(Kap. 3.3, 3.4, 4.4). Vergleicht man die Ergebnisse der unverriegelten Revisions-
Huftstiele mit Standard-Hiftstielen, ergeben sich in diesen Ansichten keine
signifikanten Unterschiede (Abb. 29b, Kap. 7). Unabhangig von der Ausfertigung der
untersuchten Stielverlangerung verlaufen die Dehnungen ventral und dorsal im 99%
Konfidenzintervall der teilstrukturierten Standard-Huftstiele.

Insgesamt wurde mit der biegeweichen, hohl-geschlitzten Verlangerung die beste
Anndherung an das Dehnungsmuster des Standard-Huftstieles bzw. der
unresezierten Femora erreicht (Abb. 29a). Unter Beriicksichtigung der Streuung der
Messwerte ergaben sich ventral und dorsal keine statistisch signifikanten
Unterschiede (Abb.29b, Kap.7). Der unmittelbare Vergleich der beiden
Implantatmodelle diente der Abschatzung der zuséatzlichen Einflisse durch den
Nagelstiel. Im klinischen Alltag wird der Einsatz der Implantate durch deren Indikation
bestimmt. In Tab. 14 sind die Dehnungsanderungen mit teilstrukturiertem Standard-
Huftstiel und Nagelstiel (Verlangerung hohl-geschlitzt) nochmals angetragen. Im
diaphysaren Bereich wurde mit den steiferen Stielverlangerungen ein noch
ausgepragteres stress-shielding gesehen (Tab. 13).

Tab. 14: Implantatbedingte Dehnungsreduktionen mit Standard-Huftstiel (teilstrukturiert) und
Nagelstiel (Verlangerung hohl-geschlitzt) medial und lateral auf H6he des Trochanter minor
(MP 1), der jeweiligen Implantatmitten (MP 6 bzw MP 12) der Konusverbindung (MP 9) und
der Implantatspitze des Nagelstieles (MP 22). Angabe der Dehnungsénderung in Prozent,
bezogen auf die Werte der unresezierten Femora sowie Angabe der einfachen
Standardabweichung fir die Dehnungsanderung.

Dehnungsanderungen medial Dehnungséanderungen lateral
Hbéhe | GHE teilstrukt. hohl-geschlitzt GHE teilstrukt hohl-geschlitzt
MP 1 -60 £ 11% -61+£15% -51 8% -60 = 8%
MP 6 -34 £ 7% -38 £ 9% -29 + 4% 42 + 7%
MP 9 -10£7% 24 £ 7% -17 £ 4% -26 + 6%
MP 12 -4 + 6% -17 £ 8% -8 + 2% -18 £ 3%
MP 22 -3+ 6% -3+ 4% 2+7% -3+7%
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Abb. 29a: Arithmetische Mittelwerte (MW) der Dehnungswerte aller Revisions-Nagelstiele
mit hohl-geschlitzter, hohler und massiver Verlangerung (je n=9) ohne Verriegelung.
99% Konfidenzintervall (schwarz) aller Messreihen mit teilstrukturiertem Standard-Hiiftstiel
(n=9). Ansichten von medial (0.) und lateral (u.). Proximal verlaufen die durchschnittlichen
Dehnungen aller Revisionsstiele im Bereich der Standard-Hiftstiele, diaphysares stress-
shielding in Abhangigkeit von der gewahlten Stielverlangerung. Ventral, dorsal s. Kap. 7.
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4.5.3 Einfluss der Verriegelungsmaoglichkeiten

Einfache Verriegelung (a.-p.)

Die Verriegelung dient der temporaren axialen und Rotationsstabilisierung [35]. Die
Untersuchungen zeigten mit einfacher a.-p. Verriegelung eine Erhéhung der
Biegesteifigkeit des Gesamtsystems und damit eine Abnahme der corticalen
Dehnungsbeanspruchung medial und lateralseitig. Die Unterschiede waren nicht
signifikant, jedoch bei den meisten Messungen als Tendenz feststellobar (Kap. 3.4.4,
Abb. 20a) In Tab. 15 sind die Dehnungsveranderungen mit hohlem Nagelstiel
(unverriegelt und einfach a.-p. verriegelt) gegentber den unresezierten Femora
dargestellt.

Um die verriegelungsbedingten Anderungen der Dehnungen zu verdeutlichen, wurde
in Tab. 16 fUr alle drei Stielverlangerungen die Differenz der Dehnungséanderungen
vor und nach a.-p. Verriegelung berechnet und bezogen auf die Werte der
unresezierten Femora (100%) dargestellt. Es wurde jeweils der Mittelwert aus den
n=3 zur Verfigung stehenden ,Paaren” (verriegelt vs. unverriegelt) gebildet
(Kap. 2.6). So lassen sich z.B. fur die hohle Stielverlangerung an MP 1 ,-3%"
ablesen. Dies bedeutet eine verriegelungsbedingte Abnahme des Dehnungswertes,
also Zunahme des stress-shielding um 3% des Ausgangswertes der unresezierten
Femora.

Ohne dass sich statistisch signifikant eine Aussage ergab, lassen sich zwei
Beobachtungen formulieren. Zum einen war die Dehnungsabnahme durch die
Verriegelung am distalen Femur im Bereich der Implantathélfte, also schraubennah,
ausgepragter als proximal (Tab. 16, Abb. 20a). Weiterhin kam es nach Verriegelung
mit den biegeweicheren Verlangerungen (hohl, hohl-schlitz) eher zu einer Zunahme
des stress-shielding als mit dem massiven Stiel.

In den Ansichten von ventral und dorsal ergaben sich lediglich lokale Veranderungen
um die Schrauben (s. unten). Kritisch anzumerken ist an dieser Stelle, dass hier nur
n=3 Composite-Femora je Stielverlangerung flr die Berechnung der
Verriegelungseffekte zur Verflugung standen. Die Ergebnisse sind deshalb als
Anhaltspunkte zu verstehen. Gleiches gilt flr die beispielhafte Darstellung der
Dehnungsverlaufe in Abb. 20a. Zumindest kénnen die tendenziell feststellbaren

Verriegelungseinflliisse auf das globale Dehnungsmuster daraus abgelesen werden.
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Tab. 15: Implantatbedingte Dehnungsreduktionen mit hohler Nagelstielverlangerung medial
und lateral. Im Vergleich die Werte vor und nach einfacher a.-p. Schraubenverriegelung.
Messwerte auf Hohe des Trochanter minor (MP 1), der proximalen Diaphyse (MP 6), der
Konusverbindung (MP 9), der Implantatmitte (MP 12) und der Implantatspitze (MP 22).
Angabe der Dehnungsanderung in Prozent, bezogen auf die Werte der unresezierten
Femora, sowie Angabe der einfachen Standardabweichung fir die Dehnungsénderung.

Dehnungsanderungen medial Dehnungsanderungen lateral
Héhe | hohl, unverriegelt | hohl, verriegelt | hohl, unverriegelt | hohl, verriegelt
MP 1 -61 +14% -64 + 11% -61+ 9% -60 + 10%
MP 6 -42 £ 10% -45+10% -45 + 8% -49 + 4%
MP 9 -31+7% -34 £ 5% -34 + 6% -35+ 2%
MP 12 -26 £ 6% -28 £ 3% -28 £ 5% -32 £ 3%
MP 22 -4 + 5% -4 + 5% -7+ 9% -1+£2%

Tab. 16: Verriegelungsbedingte prozentuale Dehnungséanderungen mit hohl-geschlitzter,
hohler und massiver Nagelstielverlangerung medial und lateral. Angabe des Mittelwertes aus
den Differenzen der Dehnungen vor und nach Verriegelung (a.-p., einfach) der jeweiligen
Stielverlangerung (n=3). Die Prozentangaben beziehen sich auf den Wert der unresezierten
Femora (=100%). Negative Werte bedeuten geringeren Lasttransfer, also zusatzliches
stress-shielding nach Verriegelung. Messwerte auf Héhe des Trochanter minor (MP 1), der
proximalen Diaphyse (MP 6), der Konusverbindung (MP 9), der Implantatmitte (MP 12) und
der Implantatspitze (MP 22).

medial lateral
Hbhe schlitz hohl massiv schlitz hohl massiv
MP 1 0% -3% 3% -1% +1% 6%
MP 6 -6% -2% 1% -5% -4% 1%
MP 9 -1% -2% 0% -2% -1% -1%
MP 12 -5% 0% -1% -5% -5% -3%
MP 22 9% 1% -4% -3% -3% -3%

Lokale Einflisse durch die Verriegelungsbolzen wurden nur am schraubennachsten
Messpunkt und Uberwiegend bei einfacher Verriegelung beobachtet (Abb. 20b,
Kap. 3.4.4, 3.4.5; Abb. 30). Das Aufbringen der Last flhrte zu einem Verklemmen
der Verriegelungsschraube. Entsprechend war ein Ausdrehen der Schraube unter
Last nicht mdglich. Dies legt eine 6rtliche Lastibertragung, zumindest in begrenztem
Ausmal nahe.
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Die nachsthdéher bzw. tiefer gelegenen Messpunkte blieben davon weitgehend
unbertihrt (Abb. 20b). Eine zusatzliche proximale Entlastung, wie prinzipiell bei
distaler Implantatfixierung zu befiirchten, trat nicht auf (Tab. 15) [91, S.560].

An dieser Stelle ist nochmals anzufiihren, dass die Schrauben keinen direkten
Kontakt zur photoelastischen Beschichtung hatten und durch das Bohren keine
weiterreichenden Schaden an der Schicht entstanden (Abb. 30, Bild 1). Beides kann
lokale Verzerrungen des Spannungsmusters provozieren. Die typischerweise
auftretenden Randspannungen an der Schicht (,Bohrlochmethode®) sind davon
abzugrenzen und beeinflussten die Messungen nicht (Abb. 30, Bild 2b).

In Abb. 30 (Bild 3) sind zudem die Auswirkungen eines proximalen Lagerschadens
und die daraus resultierende erhbhte Lasteinleitung Uber die Bolzen dargestellt.
Diesbezuglich ist auf Kap. 4.5.4 zu verweisen.

Abb. 30: Lokale Einflisse der Schraubenverriegelungen auf das Dehnungsmuster.

Bild 1: Am unbelasteten Femur diskrete Spannungen um das unbesetzte (unten) und das
besetzte (oben) Bohrloch.

Bild 2: Femur unter Last mit Nagelstiel (hohl) proximal fest. Keine Dehnungsénderungen
zwischen verriegeltem (2a) und unverriegeltem (2b) Zustand.

Bild 3: Bei proximal lockerem Implantat zeigt sich ein erheblich verandertes Dehnungsmuster
um die Schrauben (2a = fest versus 3a = locker). Bei proximal lockerem Implantat fhrt auch
die doppelte Schraubenverriegelung zu ausgepragten 6értlichen Dehnungsanderungen (3b),
zu Kap. 4.5.4.
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Mehrfache Verriegelung (a.-p., m.-1.)

Die weitere Besetzung der Verriegelungspositionen erbrachte weder statistisch
fassbare noch gerichtete tendenzielle Veranderungen zur Einfachverriegelung.
Lediglich an einzelnen Femora zeigten sich 6értlich unregelmaBige Dehnungsverlaufe
in den vier Seitenansichten auf H&he der einliegenden Schrauben. Diese
Dehnungsénderungen waren im Vergleich zur Einfachverriegelung eher flacher und
langstreckiger (Abb. 21, Kap. 3.4.5).

Die Wechsel der zweiten und dritten Schraube lieBen sich bei proximal intaktem
Lager sogar unter Belastung problemlos durchfiihren. Unter diesen Bedingungen mit
statischen Lastverhaltnissen flhrte eine zwei- oder dreifache Verriegelung zu keiner
weiteren axialen oder Rotationsstabilisierung. Weder ohne noch mit Verriegelung
wurde in den vorliegenden Untersuchungen ein Implantatversatz durch die Torsion
gesehen, Mikrobewegungen wurden allerdings nicht gemessen.

Im Hinblick auf die Verriegelungseffekte fihrten Mahomed et al. Versuche mit einem
Spotorno-Schaft (Protek, Warschau) an Humanfemora durch. Mit zweifacher
Verriegelung und ohne Verriegelung wurden die versorgten Knochen zyklisch axialer
und Torsionsbelastung unterworfen und der Weg- bzw. Winkelversatz gemessen.
Trotz proximal intaktem Knochen ergab sich durch die Verriegelung eine signifikante
Reduktion der Axialbewegungen mit einem Anstieg der Axialsteifigkeit von 230%
[58, S.131]. Dies spiegelte sich in der vorliegenden Studie nur in Form von
tendenziell erhéhtem stress-shielding wider. Ein ,Durchschneiden® der Schrauben,
wie von Mahomed et al. an Humanfemora bei Momenten um 20 Nm beobachtet, trat
nicht andeutungsweise auf. [58, S.132]. Mahomed et al. brachten das Moment
allerdings zyklisch auf und ohne begleitende Axiallast.

Zusammenfassend ergab sich in der vorliegenden Studie bei proximal gut
verankerten Revisions-Nagelstielen kein Unterschied zwischen einfacher und
mehrfacher Verriegelung. Fur den klinischen Einsatz ist zu bertcksichtigen, dass das
Lager bei Revisionen meist geschadigt ist. Zudem liegt eine dynamische
Belastungsform vor, bei der sich Richtung und Betrag der Huftgelenkresultierenden
im Gangzyklus &ndern [3; 4]. Es ist daher anzunehmen, dass klinisch eine mehrfache
Verriegelung deutlichere Stabilitatsvorteile aufweist, als im Experiment beobachtet.
Unterstltzt wird dies durch die Beobachtung von Schraubenbriichen bei &hnlich
konzipierten Revisions-Endoprothesen [78, S.727]. Bolzenbriiche wurden auch mit
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dem BiCONTACT Revisionsstiel (Braun, Sempach) beschrieben [19, S.270] und sind
insbesondere bei schlecht reponierten Marknagelosteosynthesen ein bekanntes
Phanomen. Zudem lasst die regelmaBige, wenn auch geringe Prothesensinterung
nach Entfernung der Verriegelungsbolzen auf deren Biegebeanspruchung in situ
riickschlieBen [19, S.268]. Ortliche Corticalishypertrophie als Reaktion auf den distal
betonten und von den Bolzen mitgetragenen Lastfluss wurden u.a. bei Gamma-
Nageln beobachtet [36, S.182].

4.5.4 Einfluss des proximalen Lagerschadens

Mit dem modellhaften Setzen eines proximalen Lagerschadens sollten vor allem die
Schraubenverriegelungen und deren Bedeutung fir die Biegesteifigkeit des
Implantat-Knochen-Systems unter veranderten ossaren Bedingungen gepruft
werden.

Die Ergebnisse zeigten ein deutlich erhdhtes stress-shielding medial- und
lateralseitig. Dabei fiel auf, dass auf die proximalsten Femuranteile medial mehr Last
Ubertragen wurde als z.B. im Diaphysenbereich. Beispielhaft ist dies in Abb. 31a
gezeigt. Die Beobachtungen legen folgende Erklarung nahe. Mit nur distaler
Verankerung kommt es zu einer Biegung des freischwingenden proximalen
Implantatanteils durch die eingeleitete Huftkraft (2,4kN). Dies fuhrt zu einem
Abstltzen der Prothese in der Metaphyse und damit zu tendenziell héheren
Dehnungswerten an der medialen Corticalis als mit den festsitzenden Implantaten.
Die prozentualen Unterschiede der mittleren Dehnungswerte zwischen festsitzendem
und proximal lockerem Nagelstiel sind in Tab. 17 aufgefthrt.

An der proximal diaphysaren Femurcorticalis waren die Dehnungswerte in der
Defektsituation medial und lateral um 14-27% geringer, aufgrund des schlechten
Implantat-Knochen-Kontaktes. Lediglich auf Héhe der Bolzenverriegelungen zeigte
sich ein Dehnungsanstieg im Vergleich zum intakten Knochen (Abb. 30, Bild 3,
Abb. 31a). Es erfolgte ein Teil der Lastibertragung durch die Bolzen. Der Verlauf
dieses Dehnungsanstiegs war sprunghafter und deutlicher als am intakten Femur
(Abb. 20, 31a).
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Ventral-proximal entfiel durch den fehlenden Formschluss die beobachtete erhéhte
Lasteinleitung im Vergleich zum unresezierten Knochen, ebenso traten dorsal-
diaphysar geringere Dehnungen auf (Abb. 31b, Kap. 7).

Fir jede mogliche Schraubenzahl (1 bis 3) wurde eine Vermessung der Femora
vorgenommen. Die Anzahl der liegenden Schrauben fihrte aufgrund der gréBeren
Streuung der Messwerte und der geringen Probenzahl (n=3) aber zu keinen
signifikaten Veranderungen des Spannungsmusters oder des stress-shielding. Die
gréBere Streubreite resultierte unter anderem aus der sicher nicht ganz identischen
Lagerschadigung trotz Verwendung einer Implantatraspel. Fir den klinischen Einsatz
unter dynamischen Lastbedingungen ist trotzdem von einer entscheidenden Rolle
der Verriegelung auszugehen.

Bei den durchgefihrten Versuchen mit proximaler Defektsituation wurde die liegende
Einzelschraube (a.-p.) durch die axiale Kraftkomponente und Implantatbewegung
verbogen. Mit zweifacher Verriegelung hielten die Bolzen der Belastung ohne
Verbiegen stand. Die jeweils zweite Schraube konnte allerdings nicht wie bei
intaktem Lager unter Belastung gewechselt werden (Kap. 4.5.3). Lediglich bei zwei
liegenden Schrauben lieB sich die dritte unter Last ein- und ausdrehen.
Entsprechend wurden um die Schrauben starkere Verzerrungen des ortlichen

Dehnungsmusters registriert als bei proximal intaktem Lager (Abb. 30, 31a, 31b).

Die Beobachtungen unterstreichen die Bedeutung des proximalen Lasttransfers.
Auch die verminderte Fahigkeit, der oft greisen Patienten, das betroffene Bein zu
entlasten, setzt eine ausreichende Primarbelastbarkeit der Arthroplastik voraus.
Kommt es zum Bolzenbruch vor ausreichender metaphysarer
Knochenkonsolidierung, besteht die Gefahr einer erheblichen Implantatsinterung
oder Refraktur. Ein weiteres bekanntes Problem bei distal verankertem Implantat mit
lockerem proximalen Anteil ist der Dauerschwingbruch der Prothese [19, S.268].
Zusammenfassend ergibt sich aus den vorliegenden biomechanischen
Untersuchungen fir die gepriften Revisions-Nagelstiele folgender Schluss. Bei
ausgedehnten Lagerschaden empfiehlt sich im Hinblick auf Schraubenbriiche und
Vermeidung hoher punktueller Belastungen die Mehrfachverriegelung und eventuell
eine Implantatstabilisierung durch zuséatzliche Defektfillung z.B. mittels
Spongiosaplastik [21, S.133; 27, S.185ff.].
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Abb. 31a: Dehnungsmuster nach Implantation eines Revisions-Huftstieles (Verlangerung
hohl) zweifach verriegelt (,2S%), in ein intaktes Femur (Nr. 4 ,fest) und drei Femora mit
proximalem Lagerschaden (Nr.2, 4, 6 ,locker”). 99% Konfidenzintervall der unresezierten
Femora (rot). Medial (0.) und lateral (u.) diaphysar insgesamt ausgepragteres stress-
shielding bei Lagerschaden. Proximal-medial weitgehend unverdnderte Dehnungen durch
Implantatabstitzung. Ventral, dorsal s. Kap. 7
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Tab. 17: Durchschnittliche Anderungen der Betrdge der Dehnungswerte mit festem und
proximal lockerem Implantat. Im Vergleich je drei Nagelstiele, Verlangerung hohl, zweifach
verriegelt (m.-l.). Negative Werte bedeuten geringeren Lasttransfer, also erhdhtes stress-
shielding nach Setzen des Lagerschadens, positive Werte Dehnungszunahme. Prozentuale
Veranderungen beziehen sich auf den Mittelwert der festsitzenden Implantate. Messwerte
auf HOhe des Trochanter minor (MP 1), der proximalen Diaphyse (MP 6), der
Konusverbindung (MP 9), der Implantatmitte (MP 12) und der Implantatspitze (MP 22).

Hbhe Dehnungsanderungen medial Dehnungsanderungen lateral
MP 1 +24% -2%
MP 6 -16% -27%
MP 9 -15% -24%
MP 12 -16% -14%
MP 22 +13% +5%
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4.4 Humanfemur

Die Ergebnisse zeigten fur das unresezierte Femur einen corticalen Dehnungsverlauf
im Bereich der Composite-Knochen mit Ausnahme der Ansicht von dorsal (Kap. 3.5).
Die vorliegende Studie bestatigt damit Untersuchungen, die Composite-Femora fir
das gewahlte Studiendesign als geeignet beschrieben [11,38]. Die Resultate wurden
bereits vorgestellt (Kap. 2.1.1, Kap. 4.2.1).

Im Schaftbereich dorsal wurden distal des MP 10 zwischen 31% und 51% geringere
Dehnungen gemessen (Abb.23b). Die wahrscheinlichste Ursache ist die
unterschiedliche Geometrie der Femurquerschnitte. Wahrend das Composite-Femur
einen praktisch runden, leicht ovalaren Querschnitt besitzt, weist das Humanfemur
eine ausgepragte linea aspera und einen eher tropfenférmiger Querschnitt auf. Dicht
entlang dieser Knochenlamelle verliefen die Messpunkte. Die geringeren Dehnungen
lassen sich damit erklaren und traten reproduzierbar auch mit einliegendem
Implantat auf (Abb. 23b).

In den Ansichten von medial und lateral zeigte sich eine starkere Krimmung der
Dehnungskurve, jedoch mit Messwerten im 99% Konfidenzintervall der unresezierten
Composite-Femora. Als urséachlich ist der etwas schlankere Bau des Humanfemur
anzusehen. Die Composite-Femora orientieren sich an einem Europaer mit 183 cm
KérpergréBe und 90 kg Gewicht gegendber 179 cm und 81 kg beim verwendeten
Leichenfemur.

FOr die angestellten Vergleiche der Dehnungswerte nach Prothesenimplantation
dient im folgenden der jeweils unresezierte Knochentyp als Grundlage. Dabei wurde
in das Humanfemur nur der Standard-Huftstiel eingebracht, weil aufgrund der
Krimmung der Diaphyse in der Sagittalebene eine Nagelstielimplantation der
gewahlten Lange nicht mdglich war. An dieser Stelle ist zu erwahnen, dass die
photoelastische Beschichtung den hartnackigen Implantationsversuchen, bis zum
Bruch des Ausschlaginstrumentariums, ohne Abheben oder Abplatzen standhielt.

Die Tab. 18 enthélt einen Uberblick zum medialen und lateralen stress-shielding am
humanen und Composite-Femur nach Implantation des Pinguin-Huftstieles. Bei nur
einem verwendeten Leichenfemur und den bekannt hohen interindividuellen
Streuungen lassen sich die Daten nur qualitativ vergleichen [11, S.533]. Das am

Leichenfemur ebenfalls deutliche stress-shielding steht in guter Ubereinstimmung mit
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den Literaturangaben vergleichbarer Untersuchungen, die von Dehnungsreduktionen
am proximalen Femur zwischen 30% und 65% berichten [43, S.343; 51, S.300;
105, S.622-626; 106, S.76]. Eine mdgliche Ursache fiir die hdheren Dehnungswerte
am Humanfemur kénnte die geringere Distanz zwischen Implantat und Corticalis
sein. Am schlankeren Humanfemur wurde mit der Endoprothese gleicher GréBe eine
héhere Flllung gegentber dem Composite-Femur erreicht, unter Umsténden flihrte
dies zu einer direkteren LastUbertragung.

Ventralseitig wurde auf H6he der Implantatmitte ein Dehnungsanstieg zwischen 26%
und 30% gesehen. Dies wurde an den Composite-Femora ebenfalls beobachtet und
in der Literatur auch mit anderen vergleichbaren Prothesenmodellen gesehen
(Kap. 4.4). Ursache scheint eine Lastlbertragung durch die Implantatkrimmung zu
sein [43, S.343].

Dorsal waren die Dehnungen aus den oben angeflihrten Griinden diaphysar auch mit
Implantat vergleichsweise gering. Trotz des nur einzelnen Humanfemur bestatigten
sich insgesamt die Ergebnisse der Composite-Femora. Somit lieBen sich die
durchgefihrten Untersuchungen weiter validieren.

Tab. 18: Durchschnittliche Anderungen der Betrage der Dehnungswerte mit teilstrukturiertem
Hulftstiel am humanen und Composite-Femur. Messwerte auf Hohe des Trochanter minor
(MP 1), der Implantat-Viertelgrenzen (MP 3, 6, 9) und der Implantatspitze (MP 12) in den
Ansichten medial und lateral. Angabe der Dehnungsanderung in Prozent, ausgehend vom
Messwert der jeweils unresezierten Knochentypen.

Dehnungséanderungen medial Dehnungséanderungen lateral
Hbhe human Composite human Composite
MP 1 -40% -59% -41% -55%
MP 3 -42% -60% -25% -49%
MP 6 -13% -39% -22% -30%
MP 9 -8% -14% -18% -18%
MP 12 -2% -5% -9% -9%
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5 Zusammenfassung

Die vorliegende biomechanische Studie beschaftigte sich mit den Auswirkungen
einer endoprothetischen Versorgung mit zementlosen Standardhiiftstielen und
Revisions-Nagelstielen auf die Lastibertragung auf das Femur. Fdr diese
Untersuchungen wurde auf der Basis zahlreicher Literaturstellen zu verwandten
Fragestellungen ein geeignetes und mdglichst realitdtsnahes Modell geschaffen. Die
gewahlten Lastbedingungen berlcksichtigten mehr Kréafte als viele andere Studien
und zeigten eine gute Ubereinstimmung auch mit komplexen rechnergestiitzten
Modellen. Die versuchsweise Erganzung weiterer Faktoren (z.B. Adduktorenzlgel)
ergab keine erkennbare Verbesserung der Aussagekraft. Mit der Verwendung von
Composite-Femora und der photoelastischen Messmethode wurde auf validierte
Materialien und Techniken zurtckgegriffen, um die bestmégliche Reproduzierbarkeit
zu erreichen. Zur Bestatigung der Messergebnisse wurden diese schlieBlich am
Leichenfemur Gberprift. Gleichzeitig lieB sich zeigen, dass sich die verwendete
Methode auch am Humanpraparat zu Messzwecken eignet und weiterfihrende

Untersuchungen sinnvoll durchftihrbar sind.

Die Ergebnisse zusammenfassend betrachtet, reiht sich der GHE-Standardhiftstiel in
die berichteten experimentellen Daten anderer klinisch erfolgreicher Implantate ein.
Die Revisions-Nagelstiele verursachen ausgepragtere Veranderungen der
Lastlbertragung. Diese wirken sich Uberwiegend auf den diaphysaren Femuranteil
aus, wahrend am proximalen Femur mit allen Implantaten vergleichbares stress-
shielding registriert wird. Mit einer biegeweichen Stielverldngerung lasst sich auch
der Versteifungseffekt im diaphysaren Bereich reduzieren. Ohne die auftretenden
Mikrobewegungen und deren Einfluss auf die osséare Integration zu berlcksichtigen,
scheint der Nagelstiel unter Bertcksichtigung der Indikation ein biomechanisch
sinnvolles Implantat. Dies gilt insbesondere, wenn langfristig ein weiterer Wechsel
nach kndcherner Konsolidierung auf ein Standardimplantat erspart bleiben soll. Bei
der Implantation der Revisions-Huftstiele empfiehlt sich nach den Ergebnissen der
vorgestellten Untersuchungen die mindestens zweifache Verriegelung im Hinblick auf
die axiale Stabilisierung und Rotationssicherung.

Die im Vorfeld formulierten Hypothesen werden nach Vorstellung der Resultate nun

auf Basis dieser Studie geprift.
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Hypothese 1
Alle Implantate fluhren zu signifikanten Verdnderungen des Dehnungsmusters
verglichen mit dem unresezierten Femur. Angenommen.

Alle Implantate fihrten zu signifikanten Veranderungen des Dehnungsmusters.

Hypothese 2

Lastibertragung und corticales Dehnungsmuster unterscheiden sich in Abhdngigkeit
von der Ausdehnung der Oberfldchenstruktur der Standard-Hliftstiele. Abgelehnt.

Im Prifmodell fir den unmittelbar postoperativen Zustand ergaben sich weder
signifikante noch tendenzielle Unterschiede.

Hypothese 3
Revisions-Nagelstiele verursachen signifikante Dehnungsénderungen verglichen mit
den Standard-Hliftstielen. Angenommen.

Schwerpunkt der Unterschiede ist der diaphyséare Bereich.

Hypothese 4
Biegeweichere Stielverldngerungen reduzieren stress-shielding Effekte gegeniiber
steiferen Verldngerungen. Angenommen.

Der biegeweichste Stiel reduzierte vor allem das diaphysare stress-shielding.

Hypothese 5

Die  verschiedenen  Verriegelungsvarianten  fihren zu  unterschiedlichen
Dehnungsmustern.

Abgelehnt flir das proximal intakte Femur.

Angenommen fUr eine proximale Defektsituation.

Hypothese 6

Mehrfache Implantatwechsel schddigen das Lager und filhren zu Anderungen des
Dehnungsmusters.

Abgelehnt fir das Composite-Femur.

Am Humanfemur wurde keine Revisionssituation vermessen.
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Abb. 12b: Dehnungsmuster nach Implantation des teilstrukturierten Huftstieles in die Femora
Nr. 2 (Erstimplantation), Nr.6 (Zweitimplantation) und Nr.9 (Drittimplantation). Keine
signifikanten Unterschiede zwischen den drei Implantationen. Vergleich mit dem 99%
Konfidenzintervall fir alle unresezierten Femora (rot) sieche Kap. 4.4.
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Abb. 14b: Dehnungsmuster nach Implantation des Pinguin-Huftstieles in die Femora Nr. 7, 8

und 9 (jeweils Erstimplantation).

Am proximalen Femur

Dehnungséanderungen mit

gegenlaufiger Auspragung ventral (oben) bzw. dorsal (unten) (Kap. 3.3.3, 4.4). Dorsal um die
Implantatmitte (MP 6) tendenzielle Entlastung, ventral teilweise signifikante Zunahme der
Dehnungen. 99% Konfidenzintervall fir alle unresezierten Femora (rot)
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Abb. 15b: Dehnungsmuster nach Implantation des vollstrukturierten Huftstieles in die
Femora Nr. 1, 2 und 3 (jeweils Erstimplantation). Am proximalen Femur
Dehnungsanderungen mit gegenlaufiger Auspragung ventral (0.) bzw. dorsal (u.) (Kap. 3.3.3,
4.4). Dorsal um die Implantatmitte (MP 6) tendenzielle Entlastung, ventral teilw. signifikante
Zunahme der Dehnungen. 99% Konfidenzintervall der unresezierten Femora (rot).
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| Ansicht: ventral |
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Abb. 16b: Hiftstiele voll-, teilstrukturiert und ,Pinguin®in Composite-Femur Nr. 9. Darstellung
der nahezu deckungsgleichen Dehnungsverlaufe in den Ansichten von ventral (oben) und
dorsal (unten). Keine signifikanten Einflisse der Oberflachenstrukturierung auf die
Lastlbertragung nachweisbar.
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Abb. 18b: Dehnungsmuster nach
Verlangerung in drei Femora (Nr. 2, 5, 9) mit Darstellung des 99% Konfidenzintervalles flr
die Composite-Femora vor und nach Implantation. Am proximalen Femur ventral (oben) und
dorsal (unten) hdéhere Streuungen als bei den unresezierten Femora, v.a. ventralseitig.
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Implantation des Revisions-Nagelstieles mit hohler
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Abb. 19b: Dehnungsmuster nach Implantation des Revisions-Nagelstieles mit massiver
Verlangerung in die Femora Nr. 1, 5 und 9 mit Darstellung des 99% Konfidenzintervalles fir
die Composite-Femora vor (rot) und nach Implantation (schwarz). Am proximalen Femur
ventral (oben) und dorsal (unten) héhere Streuungen als bei den unresezierten Femora.
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Abb. 21b: Dehnungsmuster nach Implantation eines Revisionsnagelstieles (Verlangerung
hohl) jeweils einfach (a.-p.) bzw. zweifach (m.-l.) verriegelt in Composite-Femur Nr. 4 im
99%-Konfidenzintervall der unresezierten Femora. Am proximalen Femur signifikantes
stress-shielding in den Ansichten von dorsal und lateral. In allen Ansichten lokale
Dehnungsspitzen um die Verriegelungsschrauben.
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Ansicht: medial
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Abb. 22¢: Dehnungsmuster mit Revisions-Huftstiel (Verlangerung hohl) 1-fach, 2-fach und 3-
fach verriegelt in Femur Nr. 4 mit proximalem Lagerschaden. 99% Konfidenzintervall aller
unresezierten Femora. Medial (oben) und lateral (unten) proximal ausgepragtes stress-

shielding. Teils

sprunghafte Dehnungsanstiege

Verriegelungsbolzen, v.a. bei nur 1-facher Verriegelung.

im Bereich der lasteinleitenden
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Abb. 22d: Dehnungsmuster mit Revisions-Hiiftstiel (Verlangerung hohl) 1-fach, 2-fach und 3-
fach verriegelt in Femur Nr. 4 mit proximalem Lagerschaden. Proximal ventral (oben) und
dorsal (unten) tendenzielle Veranderungen. Distal teils sprunghafte Dehnungsanstiege im
Bereich der lasteinleitenden Verriegelungsbolzen, v.a. bei 1-facher Verriegelung.
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Abb. 22e: Dehnungsmuster mit Revisions-Huftstiel (Verlangerung hohl) 1-fach, 2-fach und 3-
fach verriegelt in Femur Nr. 6 mit proximalem Lagerschaden. 99% Konfidenzintervall aller
unresezierten Femora. Medial (oben) und lateral (unten) proximal ausgepragtes stress-

shielding. Teils sprunghafte

Dehnungsanstiege im Bereich der lasteinleitenden

Verriegelungsbolzen, v.a. bei nur 1-facher Verriegelung.
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| Ansicht: ventral |
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Abb. 22f: Dehnungsmuster mit Revisions-Hiiftstiel (Verlangerung hohl) 1-fach, 2-fach und 3-
fach verriegelt in Femur Nr. 6 mit proximalem Lagerschaden. Proximal ventral (oben) und
dorsal (unten) tendenzielle Veranderungen. Distal teils sprunghafte Dehnungsanstiege im
Bereich der lasteinleitenden Verriegelungsbolzen, v.a. bei 1-facher Verriegelung
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| Ansicht: ventral |
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Abb. 24b: Dehnungsmuster nach Implantation eines Revisionsnagelstieles (Verlangerung
massiv, jeweils zweifach medial-lateral verriegelt) in Femora Nr. 7 und 8. Jeweils ein
Dehnungsverlauf mit und ohne Adduktorensimulation. Keine signifikanten Veranderungen
durch den zusétzlichen Muskelzigel. Ansichten von ventral (oben) und dorsal (unten).
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Ansicht: medial
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Ansicht: lateral
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Abb. 26b: Dehnungsverlauf am unresezierten Femur (Nr. 1) in den Ansichten von medial (0.)
und lateral (u.). Je eine Messreihe mit (32 Nm) und ohne (0 Nm) angelegtem
Torsionsmoment im 99% Konfidenzintervall aller unresezierten Femora (rot). Nur proximal-
medial deutlichere Unterschiede durch das angelegte Torsionsmoment.
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| Ansicht: ventral |
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Abb. 28b: Dehnungsverlauf mit Standard-Huftstiel (teilstrukturiert) und Revisions-Huftstiel
mit den unverriegelten Verlangerungen (massiv, hohl, hohl-geschlitzt) im Femur Nr. 9 von
ventral (oben) und dorsal (unten). Dehnungsverlaufe ohne Unterschiede in Abhangigkeit von
der Implantatwahl bzw. Stielverlangerung. 99% Konfidenzintervall der unresezierten Femora

(rot).
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Ansicht: ventral
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Abb. 29b: Arithmetische Mittelwerte (MW) der Dehnungswerte aller Revisions-Nagelstiele
mit hohl-geschlitzter, hohler und massiver Verlangerung (je n=9) ohne Verriegelung.
99% Konfidenzintervall (schwarz) aller Messreihen mit teilstrukturiertem Standard-Huftstiel
(n=9). Ansichten von ventral (0.) und dorsal (u.). Die Durchschnittswerte der Nagelstiele
verlaufen im Bereich der Standard-Huftstiele, unabhangig von der Art der Stielverlangerung.
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| Ansicht: ventral |
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Abb. 31b: Dehnungsmuster nach Implantation eines Revisions-Huftstieles (Verlangerung
hohl) zweifach verriegelt (,2S*), in ein intaktes Femur (Nr. 4 ,fest“) und drei Femora mit
proximalem Lagerschaden (Nr. 2, 4, 6 ,locker”). 99% Konfidenzintervall der unresezierten
Femora (rot). Ventral-proximal (0.) und dorsal-diaphysér (u.) geringere Lastlbertragung

durch fehlenden Implantat-Knochen-Kontakt.
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Ansicht: medial |
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Abb. 32a: Dehnungsverlauf am unresezierten Femur (Nr.7) und mit Standard-Huftstiel
(vollstrukturiert, Nr. 9) je mit (32 Nm) und ohne (0 Nm) angelegtem Torsionsmoment. Medial
(0.) und lateral (u.) Uberwiegen die Einflisse der in der Frontalebene liegenden
Huoftkraftanteile mit resultierender Biegebelastung des Femur. Kein wesentlicher Einfluss
durch Simulation der Torsionskomponente der resultierenden Huiftkraft.
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Anhang

| Ansicht: ventral |
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Abb. 32b: Dehnungsverlauf am unresezierten Femur (Nr.7) und mit Standard-Huftstiel
(vollstrukturiert, Nr. 9) je mit (32 Nm) und ohne (0 Nm) angelegtem Torsionsmoment. Die
wesentlichen Unterschiede ergeben sich ventral (0.) und dorsal (u.) im Schaftbereich (Druck-
Zug-Ubergang). Proximal-dorsal tendenzielle Mehrbelastung bereits ohne Torsionsmoment
bei einliegendem Standard-Huftstiel verglichen mit dem Kollektiv der unresezierten Knochen
(99% Konfidenzintervall, rot).
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Anhang

Ansicht: medial
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Abb. 33a: Dehnungsverlauf des Femur Nr. 6 mit Revisions-Nagelstiel (Verlangerung massiv,
unverriegelt) mit (32 Nm) und ohne (0 Nm) angelegtem Torsionsmoment. Medial (oben) und
lateral (unten) Uberwiegen die Einflisse der in der Frontalebene liegenden Huiftkraftanteile
mit resultierender Biegebelastung des Femur. Als Referenz 99% Konfidenzintervall aller
unresezierten Femora (rot) mit Verlauf des unresezierten Femur Nr. 6 (blau)
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Abb. 33b: Dehnungsverlauf des Femur Nr. 6 mit Revisions-Nagelstiel (Verlangerung massiv,
unverriegelt) mit (32 Nm) und ohne (0Nm) angelegtem Torsionsmoment.
Wesentlichgeringere Dehnungen ventral (oben) und dorsal (unten) im Diaphysenbereich.
Proximal-dorsal tendenzielle Mehrbelastung bereits ohne Torsion verglichen mit dem
Kollektiv der unresezierten Knochen. Als Referenz 99% Konfidenzintervall aller
unresezierten Femora (rot) mit Verlauf des unresezierten Femur Nr.6 (blau).
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