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1.EINLEITUNG

1.1.Kurzschaftendoprothetik
Die Entwicklung des Hiiftgelenkersatzes hat sich von den friihen Anfangen in den 1900 Jahren [32]

bis heute zu einer der erfolgreichsten Operationen [55] entwickelt.

Nachdem erste Versuche, das Hiftgelenk durch korperfremdes Material, wie Elfenbein und Glas zu
ersetzen, gescheitert waren, wurde im Jahr 1940 die erste Prothese aus Metall implantiert [55; 25
;32]. Die grundsatzliche Idee Polyethylen und Zement zu verwenden stammt aus dem Jahre 1960 von
Charnley. So entstand das Prinzip der Hufttotalendoprothese (HUft-TEP), wie es heute noch
Anwendung findet [25]. Dabei konnten bereits 1969-1971 implantierte Hift-TEPs zu rund 80% eine
Standzeit von 25 Jahren erreichen [6]. Im Laufe der Jahre wurden Modelle und Operationstechniken
weiter entwickelt. 2011 wurden in Deutschland 284 Prothesen pro 100.000 Einwohner implantiert
[103]. Dabei wird die Standzeit einer zementfrei implantierten Geradschaftprothese immer weiter
verbessert. Die Bicontact® Geradschaftprothese wurde beispielsweise in einer Studie Uber eine

Laufzeit von iber 20 Jahren nur in 5% der Fille revidiert [4].

Die Ergebnisse, die mit HUft-TEPs erreicht werden, machen diese Operation zur einem der
erfolgreichsten Eingriffe in der Chirurgie [55]. Da jedoch die Indikationen fiir den Hiftgelenkersatz
ausgeweitet werden, ist das Bestreben nach Neuentwicklungen und Innovationen nicht erschopft.
Heute sind 20% der Patienten, die eine HUft-TEP erhalten jinger als 60 Jahre [21]. In diesem Alter
kann durch die Implantation einer H{ift-TEP auch die Arbeitsfahigkeit wiederhergestellt werden.
Besonders das komplexere Anspruchsprofil junger Patienten hinsichtlich Mobilitdit und
Lebensqualitdt sowie die zu erwartenden Revisionsoperationen erfordern die Entwicklung von
knochensparenden Implantaten. Die primar implantierten HUft-TEPs werden durch dieses
Patientenkollektiv langer und intensiver beansprucht. Gleichzeitig liegt deren Lebenserwartung bei
der Primarimplantation Uber der erfahrungsgemadBen Standzeit einer HUft-TEP [4; 68; 70]. Die
Implantate kénnen verschleilRen oder sich aus dem umgebenden Becken- oder Femurknochen
lockern [5; 6]. Eine oder mehrere Revisionsoperationen sind aufgrund dessen nach dem aktuellen
Stand der Forschung und Entwicklung flir die meisten Patienten zu erwarten. Deshalb versucht man
den Zeitpunkt der Primarimplantation durch konservative Methoden madglichst hinaus zu zégern.
Trotzdem fihren eine Einschrankung der Mobilitat, die durch eine Koxarthrose entstehen kann und
ein vermehrter Schmerzmittelgebrauch fir den Patienten zu gesundheitlichen Risiken sowie
gesellschaftlichen und wirtschaftlichen EinbuRRen. Das fiihrt dazu, dass nach der individuellen

Abwdgung von Risiken und Nutzen bei fortgeschrittener Koxarthrose und entsprechendem



Leidensdruck des Patienten heute immer 6fter die Indikation zur Implantation einer Huft-TEP gestellt
wird. Dabei wird es umso wichtiger, die Ausgangslage fiir potentielle Revisionsoperationen zu
verbessern. Ein wichtiges Ziel ist es daher moglichst viel Knochen zu erhalten, in dem sich die
eingebrachte HUft-TEP verankern kann. Um unter anderem dieses Ziel zu erreichen, wurden die

sogenannten Kurzschafthiiftendoprothesen entwickelt [99].

Eine konkrete Definition der Kurzschafthlftendoprothese existiert bisher nicht [99]. Insgesamt
handelt es sich um Schaftsysteme, die in der Hiftendoprothetik Anwendung finden und kirzer sind
als Geradschaftprothesen. Die Trochanterregion und, zu einem unterschiedlichem MaR, die Region
des Schenkelhalses sollen dadurch geschont bzw. erhalten bleiben. Dabei unterscheiden sich die
einzelnen Modelle in ihrer Geometrie zum Teil erheblich. Gemeinsam verfolgen sie das Prinzip der
proximalen, eher metaphysaren und daher postulierten physiologischeren Krafteinleitung, wobei es
je nach Design Unterschiede gibt. Durch die physiologischere Krafteinleitung im Vergleich zu einer
Geradschaftprothese soll der sogenannte Stress-Shielding-Effekt reduziert werden. Es wird vermutet,

dass ein geringerer Stress-Shielding-Effekt die

Standzeit verlangern kann. Grundlage dieser
Uberlegung bildet das Wolffsche Gesetz [110],
nachdem sich Knochen bei anhaltender Belastung
aufbaut und entsprechend bei Entlastung abbaut.
Der  Stress-Shielding-Effekt  nach HGft-TEP
beschreibt das Phanomen, bei dem sich der
Knochen im proximalen Femur nach

Schaftimplantation vermindert, wahrend sich im

distalen Bereich der Prothese, in dem sich die

Abb. 1. Stress-Shielding-Effekt  nach

Prothese hauptsachlich verankert, die Kortikalis ) ]
Implantation einer Geradschaftprothese

deutlich verdickt (Abb. 1). Die herkdmmlichen | |inksseitig mit Verdickung der Kortikalis im

Geradschaftprothesen verklemmen sich haufig im | distalen Prothesenbereich und Aufhellung

distalen Femur, wahrend der proximale Knochen der Knochenstruktur im  Bereich des

Trochanter majors sowie nach Implantation
an der Krafteinleitung kaum beteiligt ist. Dies einer primir metaphysir verankernden
konnte ein Fahnenmastphdnomen oder aseptische | Metha® Kurzschaftprothese ohne

Lockerung der Prothesen begriinden. Zudem ist der relevanten Stress-Shielding-Effekt

Abbau des proximalen Knochens bei einer notigen

Revisionsoperation nachteilig.



Die Kurzschafthiftendoprothetik ist im Vergleich
zu den langjdhrigen  Erfahrungen  mit
Geradschafthiiftendoprothesen relativ jung. Die
theoretischen Uberlegungen hinter  der
Entwicklung missen sich noch in klinischen
Langzeitstudien verifizieren. Kurz- und
mittelfristige klinische Studien, radiologische und
biomechanische Studien dienen der
Entscheidungsfindung bei heutigen Patienten,
indem sie Prognosen fiir Standzeiten und
Revisionsmoglichkeiten  erlauben. In  der
vorliegenden  biomechanischen  Studie an

humanen Kadaverknochen wurde die

Krafteinleitung der METHA® Kurzschaftprothese

Abb. 2: Prothesen im Vergleich

(Aesculap, Tuttlingen, Deutschland) auf das

. . links die Metha ® Kurzschaftprothese
proximale Femur untersucht. Diese soll P

weitgehend metaphysdr sein und damit | rechts die Bicontact® Geradschaftprothese

physiologischer als bei Geradschaftprothesen.
Auf diese Weise soll der Stress-Shielding-Effekt minimiert werden. Als Referenz diente die in
klinischen Langzeitstudien bewadhrte Bicontact® Geradschaftprothese (Aesculap, Tuttlingen,

Deutschland). Die beiden Prothesenmodelle sind in Abb. 2 dargestellt.

Zunichst wird ein Uberblick iiber die Entwicklung der Kurzschaftendoprothetik und aktuelle

Kurzschaftprothesen dargestellt.

1.2.Erste Kurzschaftendoprothesen

Die seit den spaten 1970er Jahren auf den Markt gekommenen Kurzschaftprothesen verfolgen das
Ziel, eine moglichst physiologische Krafteinleitung auf das Femur zu erreichen. Auf diese Weise soll
eine proximale periprothetische Knochenatrophie und damit das Risiko einer potentiellen
aseptischen Lockerung minimiert werden. Als Vorreiter der Entwicklung gelten Huggler und Jacob,
die Entwickler der Druckscheibenprothese, und Morrey, dem mit der Mayo® Kurzschaftprothese ein

entscheidender Schritt zur metaphysaren Verankerung von HUft-TEPs [65] gelungen ist.



1.2.1.Die Druckscheibenprothese

Die 1978 erstmals implantierte Druckscheibenprothese (Fa.
Zimmer, Winterthur, Schweiz, Abb. 3) zeigte zunéchst
vielversprechende Ergebnisse [43] und ist heute die
bekannteste Schenkelhalsprothese. Grundprinzip dieser
Prothese ist eine ovale Druckscheibe, die den kurzen
Schenkelhalsstumpf  komplett abgedeckt und die
aufkommende Kraft direkt auf die mediale Kortikalis leiten
soll [41]. Zudem bringt die Druckscheibenprothese den
Vorteil mit sich, dass der Markraum der Diaphyse nicht
eroffnet werden muss, wodurch bei spéateren
Revisionsoperationen hier mehr Knochengewebe erhalten
bleibt. Zwei Kortikalisschrauben und der im Zentrum des

Schenkelhalses einzubringende Schraubenbolzen sollen

Abb. 3: Die Druckscheibenprothese

eine Rotation verhindern, die Druckscheibe auf den Schenkelhals pressen und so fiir eine bessere

Primarstabilitat sorgen. Diese extramedulldar zu liegen kommende laterale Fixation bereitet vielen

Patienten in Studien Beschwerden [23], man spricht vom sogenannten Laschenschmerz.

Langfristig zeigt sich auRerdem eine signifikant hohere Zahl von aseptischen Lockerungen im

Vergleich zu Standardschaftprothesen [30; 24], besonders bei Patienten lber 50 Jahren [107],

weshalb die Druckscheibenprothese nur bei streng ausgewdhlten Indikationen zur Implantation bei

jingeren Patienten mit guter Knochenqualitat in Frage kommt [24; 30; 88; 87; 107] und das Konzept

zunehmend verlassen wurde.




1.2.2.Die Mayo® Kurzschaftprothese

Als  Ausgangspunkt fir die heutigen zementfreien
Kurzschaftprothesen gilt die Mayo® Kurzschaftprothese (Fa.
Zimmer, Warsaw, Indiana, Abb. 4). Diese Prothese zeichnet sich
durch eine metaphysére, intertrochantdre Mehrpunktfixierung
[40] aus, die eine gute Primarstabilitdt induzieren soll. Der
Titanschaft erweitert sich im Querschnitt von distal nach
proximal doppelt konisch (anterior-posterior und medio-lateral),
sodass sich diese Prothese proximal verankert. Die
vergleichsweise lange, leicht abgewinkelte und unbeschichtete
Spitze dient der erleichterten Ausrichtung und soll sich an die
laterale Kortikalis anlegen [48]. Die Hydroxylapatitbeschichtung
des Korpus soll fiir eine gute sekundare Osseointegration sorgen.

Die Form der Prothese ist nicht anatomisch geformt und erhalt

durch Aussparung des Trochanter minors mehr Knochensubstanz

als konventionelle Prothesen [63], was fiir spitere Revisionen | Abb. 4: Die Mayo®
einen Vorteil darstellen soll. Es kommen acht verschiedene Kurzschaftprothese (keine
ideale Implantatlage)

GréRen zur Verwendung. Die Anpassung an die anatomischen

Gegebenheiten der Patienten soll bei einem nicht wahlbaren
Caput-Collum-Diaphysen-Winkel (CCD-Winkel) von 132° durch verschiedene Hals- und Kopflangen

erreicht werden [48].

Da die Mayo® Kurzschaftprothese die erste ihrer Art ist und bereits seit 1985 verwendet wird, liegen
bereits erste vielversprechende Langzeitergebnisse vor [36; 46]. Ihre Nachahmer unterscheiden sich
zum Teil erheblich in ihrer Geometrie und im Verankerungskonzept, weshalb eine systematische

Einteilung sinnvoll erscheint.

1.3.Einteilung der Kurzschaftprothesen

Mittlerweile existiert eine Vielzahl unterschiedlicher Kurzschaftprothesen. Die Einteilung der
Kurzschaftprothesen kann nach verschiedenen Gesichtspunkten erfolgen. Man unterscheidet unter
anderem in kurze Geradschaftprothesen und kurze anatomische Prothesen. Nach der Art der

Verankerung (metaphysdr oder meta-diaphysar), sowie nach Erhalt des Schenkelhalses in
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resezierende, teilerhaltende oder erhaltende Systeme [48]. Letztere Einteilung soll hier Anwendung

finden. Es werden jeweils einige, der auf dem Markt befindlichen, Prothesen beschrieben.

1.3.1.Schenkelhalserhaltende Kurzschaftprothesen

Zu den schenkelhalserhaltenden Kurzschaftprothesen zdhlen die Cut® Prothese (ESKA Implants,
Libeck, Deutschland), die Spiron® Schenkelhalsschraube (K-Implant, Garbsen, Deutschland) und die
Silent® Prothese (Depuy, Zuchwil, Schweiz). Schenkelhals-erhaltende Kurzschaftprothesen haben den
Vorteil, dass mehr Knochen fiir spatere Revisionen erhalten bleiben soll. Zudem sei diese durch eine
danach tiefer angelegte Resektion erleichtert [74]. Allerdings beschrankt sich ihre Verwendung auf
ein geringes Patientenkollektiv, da sie nur fir Patienten mit einem CCD-Winkel Gber 125° geeignet
sind und eine ausreichend gute Knochenqualitat vorliegen muss. Zudem ist eine Veranderung des
Offsets durch die Erhaltung des Schenkelhalses kaum maoglich, was z.B. bei extremer Coxa antetorta

notig werden kann [48].

Cut® Schenkelhalsprothese

Die Schenkelhalsprothese Typ ESKA Cut® (Abb. 5) wird seit 1997
verwendet und verzichtet im Gegensatz zur Druckscheiben-
prothese und dem Vorganger der Firma ESKA Typ Cigar® auf die
Eroffnung der lateralen Femurkortikalis. Sie soll sich durch ihre
konische Form an die Anatomie der Trabekelstruktur im
Schenkelhals anpassen und mit dem Spongiosametall, das die
Oberflache des Korpus bildet, hier zementfrei verankern. Der
Endoprothesenkérper soll auf Hohe des Trochanter minor zu liegen
kommen und erzielt eine Abstitzung auf den hier zur Prothese
rechtwinklig verlaufenden Drucktrabekeln [94]. Die gebogene,

polierte Spitze soll an der lateralen Femurkortikalis anliegen. Der

Durchmesser kann in zwei Millimeterschritten gewahlt werden. Zu

jedem Durchmesser sind drei verschiedene Langen verfiigbar, die Abb. 5: Die ESKA Cut
Prothese®

eine Anpassung an die individuellen Gegebenheiten des Patienten

ermoglichen sollen. Auf den Schaft wird ein Konus mit 0°, 10° oder 20° angebracht, der die
Verbindung zum Kopf darstellt. Es zeigte sich fir die Cut® Endoprothese in Studien ein vermindertes
Stress-Shielding im Vergleich zu Standardschaften [90] und erste radiologisch-szintigraphische
Ergebnisse zeigten ein positives bone-remodelling [89]. In vitro zeigte sich zudem eine gute

Primarstabilitat [28]. Jedoch berichten Kliniker [20; 44; 81] von unbefriedigenden mittelfristigen
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Ergebnissen und verzeichnen einige aseptische Lockerungen. Zudem wird von Schwierigkeiten bei
der Revision, insbesondere bei der Explantation, der Prothesen aufgrund der makropordsen

Oberflache berichtet [44]. Mittlerweile ist diese Prothese nicht mehr erhiltlich.

Spiron® Schenkelhalsprothese

Die Spiron® Schenkelhalsprothese wird seit 2001 implantiert und ist eine selbstschneidende
Schraube mit konischen Aufbau, die sich alleinig in den unmittelbar subcapital abgetrennten
Schenkelhals zementfrei verankern soll [8]. Im Gegensatz zu anderen Kurzschaftprothesen ist der
Querschnitt der Spiron® Schenkelhalsprothese nicht oval, sondern um das Einschrauben zu
ermoglichen, rund. Der Hersteller gibt an, dass durch die schraubenartige Form zur Implantation
keine zusatzliche Raspel erforderlich sei, die wenigen verdriangten Knochenzellen im Koérper
verblieben und durch das Gewinde eine moglichst grofRe Kontaktflache entstehe. Der Titankorpus ist
mit Calcium-Phosphat der zweiten Generation iberzogen. Dieses und die Form mit scharfen Kanten
sollen eine gute ossdre Integration induzieren [8]. Auf den 12/14-er Konus kdnnen standardisierte
Hiftkopfe angebracht werden. Die Indikation muss auch bei dieser Prothese kritisch gestellt werden.
Postoperativ ist eine sechswochige Teilbelastung notwendig, die der Patient konsequent umsetzen
kénnen muss [61]. Eine gute Knochenqualitdt und die Voraussetzungen fir eine gute Einheilung
(nicht gegeben bei laufender Chemotherapie, starkem Rauchen etc.) missen gegeben sein [61]. In
einer Studie an Hundeknochen zeigte sich eine verbesserte Stabilitat im Vergleich zu einem
Standardschaft [106]. Klinische Studien mit einem Follow-up von Uber 5 Jahren stehen jedoch derzeit

noch aus.

Silent® Prothese

Die Silent® Prothese wird seit 2003 implantiert. Ziel dieser Prothese ist eine Vermeidung von
Relativbewegungen von Knochen und Implantat. Dieses neue Konzept wurde vor der Implantation im
Patienten in vitro besonders auf die Primarstabilitat getestet [104; 105]. Der im Querschnitt runde
Titankonus soll sich mit der mit Hydroxylapatit beschichteten Oberflaiche metaphysar verankern. Das
Ende ist abgerundet und poliert. Der Durchmesser kann in 2 mm Schritten und die Lange in 5 mm
Schritten gewahlt werden. Die richtige GroRenwahl und korrekte Positionierung sind essentiell fur
das Outcome, weshalb die Prothese hohe Anspriiche an den Operateur stellt [48; 52; 9]. Erste
klinische Ergebnisse sind bei Einhaltung der strengen Indikation und Anwendung durch einen

ausreichend geschulten Operateur jedoch vielversprechend [79].
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1.3.2.Schenkelhals-teilerhaltende Kurzschaftprothesen

Die Schenkelhals-teilerhaltenden Kurzschaftprothesen zeichnen sich durch eine variable
Resektionshohe aus [48]. Durch Variation des Knochenerhalts (bei varischen Hiften mehr, bei
valgischen Hiiften weniger) kann das Offset und die Beinlange ohne groRe Modularitat der Prothesen
rekonstruiert werden [48]. Die GroRRe der Prothese wird durch die Resektionshéhe beeinflusst. Denn
hierdurch ergibt sich der limitierende Schenkelhalsquerschnitt, der moglichst gut ausgefillt werden

sollte.

C.F.P. ® Schaft

Der C.F.P. ® Schaft (Firma Link, Hamburg, Deutschland, Abb. 6) wird
seit 1999 in Verbindung mit der dazugehorigen T.0.P.-Pfanne
implantiert. Der Name der Prothese bezeichnet das Ziel der
Prothese. ,,Collum Femoris Preserving” soll darauf hinweisen, dass
nur wenig Schenkelhals reseziert werden muss und dieser damit flr
spatere Revisionen zur Verfligung stehen. Der Titankorpus mit
Kalziumphosphatbeschichtung ist anatomisch geformt, soll sich mit
seinen verschieden starken Kriimmungen (zwei verfligbare) optimal
an die mediale Kortikalis anschmiegen und metadiaphysar

verankern. Besonderheiten sind die in die Prothese integrierte

Antetorsion von 14° und der beschichtete Kragen, der fiir eine

physiologische Krafteinleitung sorgen soll. Bei der Implantation

Abb. 6: C.F.P. ®Schaft

geht kaum Knochensubstanz verloren, da die Spongiosa durch die
vorbereitende und implantierende Tatigkeit verdrangt und komprimiert wird. Der Hersteller
verspricht so bis zu 87% Prothesen-Knochenkontakt. Erste klinische Ergebnisse mit dem C.F.P. ®

Schaft bestatigen das Konzept hinter dieser Prothese [43; 69; 12; 50].

Collo-Mis Kurzschaft

Der Kurzschaft Collo-Mis (Firma LIMA, Hamburg, Deutschland) beruht auf der Analyse von
anatomischen Daten des Femurs. Ziel war es den Schenkelhals zu erhalten und optimal auszufiillen.
Daher nimmt die Prothese auch die physiologische Antetorsion von durchschnittlich 14° an. Es
stehen neun GroRen zur Verfligung, die sich nicht nur im Querschnitt, sondern auch in Halslange

(0,5 mm Schritte), Krimmung, Gesamt-Offset (1 mm) und Schaftlange (3 mm) unterscheiden. Der
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CCD-Winkel betragt 135° [48]. Durch einen etwas kiirzeren Hals soll das Risiko der
Beinlangendifferenz laut Hersteller verringert werden, trotzdem sollen {ibliche Gleitpaarungen
moglich sein. Gleichzeitig ist die Halsform so gewahlt, dass Impingement und Versagen bei
Lastspitzen verhindert werden sollen. Auffallig ist die Form des Korpus. Dieser bildet einen 8° Konus,
dessen Querschnitt im Verlauf von rund nach proximal ellipsenférmig wird. Zudem ist der
Querschnitt mit kleinen Ausldaufern nach anterior und posterior ausgestattet, die mehr
Rotationsstabilitdt geben und damit die Primarstabilitdt erhdhen sollen. Fiir ein gutes Einwachsen
soll eine Hydroxylapatitschicht auf einer makroporésen Reintitanschicht sorgen. Die Spitze ist
abgerundet und poliert [53]. Erste klinische Ergebnisse liegen vor und zeigen bei relativ kurzem

Follow-up (24 Monate) eine Versagensrate von 1% [53].

MiniHip® Kurzschaftprothese

Die MiniHip® Kurzschaftprothese (Corin Group, Cirencester, United Kingdom) ist seit 2007 auf dem
Markt und basiert auf CT Bildern der Femora von Koxarthrosepatienten. Sie ist in neun GroRen
erhaltlich, bei denen sich Schaftlange, Halslange und Offset proportional zueinander verhalten. Die
Schenkelhalsresektionshéhe kann variabel gewahlt werden. Der Korpus ist gebogen, soll den
Schenkelhals fiillen und sich an den medialen Kalkar anlegen. Zwei Finnen befinden sich anterior und
posterior und sollen eine Rotationsstabilitdt garantieren. Wahrend die Spitze poliert ist, damit die
Prothese sich distal nicht fixiert und somit laut Hersteller Oberschenkelschmerzen vermieden
werden, ist der metaphysar zu liegen kommende Anteil des titanligierten Korpus zur besseren
Sekundarstabilitat mit einer zweifachen Hydroxylapatitschicht Gberzogen [47]. Der Prothesenhals ist
schmal gewédhlt um einen groBeren Bewegungsumfang zu erreichen. Der 12/14 Konus erlaubt die
Kombination mit bewdhrten Gleitpaarungen. Die Rekonstruierbarkeit von prdoperativen,
anatomischen Verhaltnissen zeigte sich in einer klinischen Studie positiv [49]. Zudem sind erste
klinische Ergebnisse bezlglich prothesenspezifischen Komplikationen und postoperativer

Lebensqualitat der Patienten vielversprechend [47].

Nanos Kurzschaft

Der Nanos-Kurzschaft (Smith&Nephew, Andover, Massachuetts) wird seit 2004 verwendet. Es
handelt sich um einen metaphysar verankernden, gebogenen Schaft mit trapezoidem Querschnitt
[48]. Die triple-Keilform soll eine gute Anpassung an den Schenkelhals ermdglichen. Die Form des

Prothesenschaftes ist Resultat einer CT-Analyse von 585 CT-Daten verschiedener humaner Femora.
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Der proximal osteokonduktiv beschichtete Korpus (Titan-Plasma- und Calcium-Phosphat-
Beschichtung) soll sich langstreckig an den medialen Kalkar anlegen. Die leicht verjliingende und
polierte Spitze kommt idealerweise distal an der lateralen Femurkortikalis zum Liegen [86]. Die
eintreffende Kraft wird aullerdem Uber eine verdichtete Spongiosa vermittelt, die das Ergebnis eines
speziellen Operationsschrittes ist. Es stehen zehn verschiedene GréRen zur Anpassung an die
anatomischen Gegebenheiten des Patienten zur Verfligung. Zudem kann der Schenkelhals variabel
reseziert werden. Ein schmaler, polierter Prothesenhals erlaubt eine grolRe Bewegungsfreiheit und
soll einen Abrieb im Fall eines Impingements verhindern. Es kommt auch hier ein 12/14 Konus zur
Verwendung. Als Kontraindikation gilt eine extreme Coxa valga oder ein CCD-Winkel unter 125°. Die

mittelfristigen Standzeiten in ersten Studien sind vielversprechend [22; 33; 59].

1.3.3.Schenkelhals-resezierende Kurzschaftprothesen

Die individuelle Biomechanik des Patienten wird bei den Schenkelhals-resezierenden
Kurzschaftprothesen bei vielen Implantaten durch Modularitdt der Implantate versucht
wiederherzustellen [48]. Zu diesen Prothesen gehort auch der Mayo® Schaft, auf den bereits

eingegangen wurde (Kapitel 1.2.2).

Proxima® Prothese

Die Proxima® Prothese (Depuy, Warsaw, Indiana) soll den proximalen Markraum fiillen, sich so an die
Anatomie anpassen und sich meta-diaphysar verankern. Auffillig ist die Oberflache des Titankorpus,
der wie viele andere Prothesen mikroporos gestaltet und mit Hydroxylapatit (iberzogen ist. Zusatzlich
werden hier sogenannte ZTT® Steps (stufenformige Einkerbungen) verwendet. Die relativ kurze
distale Spitze ist wie bei anderen Kurzschaftprothesen poliert. In der seitlichen Ansicht ist eine
Krimmung zu erkennen, die eine spezielle OP-Technik [31] erfordert. Es liegen neun GrolRen mit zwei
Offsetvarianten vor. Nachteilig erscheint hier der grofSe Verlust an spongioser Knochensubstanz zu
sein, der fur eventuell notige Revisionen, speziell bei jingeren Patienten mit hoher Lebenserwartung,
zu Verankerungsproblemen fihren kann. In klinischen Studien wird, bei einem maximalem Follow-up
von drei Jahren, bisher von keiner notigen Revision berichtet [31; 59; 96]. Damit zeigt sich jedoch

auch, dass hier Erfahrungen fehlen.
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Fitmore® Kurzschaftprothese

Bei der Fitmore® Kurzschaftprothese (Zimmer Orthopedics, Warsaw, Indiana) wird eine
standardisierte Resektion angewendet. Durch insgesamt 56 verschiedene Variationen wird daraufhin
eine patientenspezifische Rekonstruktion der Anatomie angestrebt. Dabei ist die Schaftlange
unabhangig vom Offset wahlbar. Eine abweichende Ante- oder Retroversion kann mit dem
trapezformigen Schaft korrigiert werden. Dieser soll sich mit seinem gebogenen Design an die
mediale Kurvatur und die laterale Kortikalis anlegen. Die Primarstabilitdt wird zuséatzlich durch eine
Dreipunktfixation in der lateromedialen Ebene und einer reinen Titanlegierung im metaphysaren
Bereich erzielt. Durch die Kriimmung des nach distal doppelt konisch verlaufenden Schaftes wird im
Vergleich zu Geradschaftprothesen Knochen an den Trochanteren geschont. Ein V-férmiger Hals soll
Bewegungsfreiheit garantieren. Die Primarstabilitat zeigte sich in einer Studie an Kunstknochen [73],
ebenso wie die Osseointegration nach einem Jahr [29] zufriedenstellend. Das Ergebnis bestatigte sich

klinisch [37], jedoch liegt auch hier keine Langzeitstudie vor.

Die Metha® Kurzschaftprothese wird zu den Schenkelhals-teilerhaltenden Kurzschaftprothesen

gezahlt [99]. Im Folgenden soll ausfihrlicher auf diese eingegangen werden.

1.4.Die METHA®-Kurzschaftprothese

1.4.1.Beschreibung der Metha® Kurzschaftprothese

Die Metha® Kurzschaftprothese (BBraun, Aesculap, Tuttlingen, Deutschland) wurde auf Basis des
Mayo® Kurzschaftes entwickelt [57], der durch gute klinische Ergebnisse (iberzeugt. Der Name der
Kurzschaftprothese bezeichnet ihre postulierte, rein metaphysire Verankerungsform:
“MEthaphyseal Total Hip Arthroplasty”. Die seit August 2004 implantierte Prothese besteht aus
einem kragenlosen, gekrimmten Titankorpus, der in neun Groflen erhaltlich ist und mit neun
modularen Konusadaptern kombiniert werden kann. Die Lange des Schaftes betragt 97,5 mm bis
122,5 mm [Aesculap AG, 2015 106 /id]. Drei unterschiedliche CCD-Winkel (120°, 130°, 135°) sollen,
ebenso wie die verfiigbaren Ante- und Retrotorsionswinkel (-7,5°, 0°, +7,5°) dem Operateur die
Moglichkeit geben, die individuelle Anatomie des Patienten wiederherzustellen. Teilweise sind diese

Kombinationen auch als Monoblock vorhanden.

Der trapezformige Querschnitt des Korpus verlduft nach distal konisch verjingend und schlieBt mit

einer polierten, gebogenen Spitze ab (Abb. 7). Die oberen zwei Drittel des Korpus sind zur besseren
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a)von lateral b) von anterior/ posterior ¢) von medial

Abb. 7: Die Metha® Kurzschaftprothese

Verankerung mit einer 0,35 mm dicken Plasmapore® Schicht bedeckt. Hierbei handelt es sich um
Reintitan, dass 50-200 um groRe Poren [75] und somit eine raue Oberflache bildet. Dadurch wird
eine OberflachenvergroBerung erzielt, die neben einer besseren Primarstabilitdit auch einen
Angriffspunkt fir die Osteointegration darstellt. Diese soll in der frihen postoperativen Phase durch
eine elektrochemisch aufgetragene, 20 um dicke Dicalciumphosphatschicht geférdert werden. Durch
eine kontinuierliche Abgabe von Calcium- und Phosphationen iiber einen Zeitraum von 8-12 Wochen

wird die Knochenbildung unterstitzt.

Als Gleitpaarungen kdnnen bewahrte Inlays und Kopfe fir einen 12/14 Konus verwendet werden.
Der Hersteller bietet Plasmacup® oder Plasmafit® Pfannen mit Keramik (Bilox®) oder hoch vernetzten

Polyethylen (Vitelene®) - Inlays an. Alternativ gibt es auch Schraubpfannen.

Ende 2006 wurde der modulare Titan-Konusadapter vom Markt genommen, da dieser bei einigen
Patienten gebrochen war. Insgesamt sind bis 2015 6,7 % [1] aller implantierter Titankonusadapter
betroffen. Seit Januar 2007 wird der Konus aus einer Kobalt-Chrom-Legierung hergestellt. Zudem
wurde die Monoblock-Version ersetzend eingefiihrt. In Studien traten keine weiteren Konusbriiche

auf [108].

Klinische, experimentelle und teilweise DEXA-Studien bestatigen das Konzept der Metha®
Kurzschaftprothese [11; 27; 56; 84; 92; 95; 109]. Jedoch liegen bei dieser noch jungen Prothese noch

keine Langzeitergebnisse vor.
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1.4.2.Biomechanik der METHA®-Kurzschaftprothese

Die Metha® Kurzschaftprothese zeichnet sich durch eine
zementfreie Mehrpunktabstiitzung aus. In der Frontalebene
stltzt sie sich auf den medialen Kalkar und liegt idealerweise
Uber eine breite Flache mit der Spitze an der lateralen
Femurkortikalis. Der Schenkelhalsring wird durch den
proximalen Teil des nicht anatomischen Korpus komplett
ausgefillt, sodass die Prothese der patientenspezifischen
Antetorsion des Schenkelhalses folgt (Abb. 8). In der
Sagittalebene liegt die Spitze damit posterior. Sie soll an der

Kraftibertragung nicht beteiligt sein. Die proximale

Krafteinleitung zeigt sich in einer radiologischen Studie mit

Abb. 8: Die Metha®

einem positiven Knochenaufbau [56] und wurde bereits an o
Kurzschaftprothese (in einer

Kunstknochen in einer biomechanischen Studie bestatigt [34]. Lauensteinaufnahme)

Die keilartige Form bedingt eine gute Rotationsstabilitat, die

beispielsweise der Mayo® Kurzschaftprothese in
biomechanischen Untersuchungen (berlegen ist [83]. Die geringere Oberfliche bei
Kurzschaftprothesen konnte nach einigen Autoren [7; 78] eine geringere Primarstabilitdt bedingen.
Diese zeigt sich bei der Metha® Kurzschaftprothese in Studien unbedenklich. Die postulierte kritische
Grenze von 150um [78] wurde in biomechanischen Studien [28; 83] nicht (berschritten. Die
Primarstabilitat sei so gut, dass Patienten ab dem ersten Tag postoperativ eine Vollbelastung
zuzumuten waére [92]. Jedoch sei eine gute Knochenqualitdt [11], eine exakte prdoperative Planung
und korrekte Implantation fir den Erfolg der einzelnen Implantation entscheidend [10].
Indikationseinschrankungen ergeben sich bei extremer Coxa vara oder Coxa valga, ebenso sei

prdoperativ eine ungeeignete Antetorsion mittels lateraler Rontgenaufnahme auszuschlief3en [76].

Durch die MIOS (Minimally Invasic Orthopedic Solutions) Instrumente des Herstellers werden alle
derzeit bekannten und klinisch erprobten minimalinvasiven Operationszugdange ermoglicht. Die
Metha® Kurzschaftendoprothese gilt als knochensparendes Implantat. Durch eine relativ hohe
Osteotomie bleibt ein geschlossener Schenkelhalsring erhalten. Dieser sollte in der Regel eine
Resektionshohe von funf Millimetern haben [13]. Jedoch scheint eine tiefere Resektion, die aufgrund
individueller anatomischer Gegebenheiten notwendig werden kann, keine negativen Einflisse auf die
Biomechanik zu haben, solange ein kompletter Schenkelhalsring vorhanden bleibt [26]. Durch das
Verschonen der Trochanter major-Region soll zusatzlich Knochen erhalten werden, der bei

Revisionen zu Verfligung steht.
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1.4.3.Vor- und Nachteile von der METHA®-Kurzschaftprothese

Kurzschaftprothesen werden allgemein einige Vor- und Nachteile zugesprochen. Der Erhalt von
Knochensubstanz bei der Primarimplantation durch die kiirzere Schaftlange, die hdhere
Resektionshohe und dem formbedingten Erhalt von Spongiosa bei vielen Modellen, ist insbesondere
fir jungere Patienten, die durch ihre Lebenserwartung zum Teil mehrere Wechseloperationen

erwarten missen, sehr vorteilhaft [48].

Durch die proximale Verankerung soll gemalRR des Wolffschen Gesetzes [110] der Stress-Shielding-
Effekt vermindert werden, sodass negative Umbauprozesse, die nach Implantation von
Standardschaften einen weiteren Verlust von Knochensubstanz bewirken, reduziert werden. Studien
belegen die Hypothese der proximalen Krafteinleitung fiir verschiedene Modelle [7; 56; 59]. Ein
moglicher Zusammenhang zwischen Ausmall des Stress-Shielding-Effektes und Lockerungsrate ist

jedoch bisher noch nicht belegt.

Minimal-invasive Operationsmethoden werden mit Kurzschaftprothesen erleichtert [60]. Da die
Kurzschaftprothesen kiirzer, meist etwas gebogener und teilweise etwas Schenkelhals erhalten
bleibt, werden bei der Implantation die Ansidtze der Glutealmuskulatur im Vergleich zur
Geradschaftprothese mehr geschont. Dieses muskelschonende Vorgehen bewirkt eine schnellere
Rehabilitation [38; 40; 65; 94], die eine kiirzere Krankenhausaufenthaltsdauer, ein friheres
Wiedereinsteigen in den Beruf der jungen Patienten ermoglicht und somit weniger Kosten
verursacht. Zudem erreichen Patienten in klinischen Studien nach Implantation einer
Kurzschaftprothese postoperativ ein gutes Aktivitatsniveau [85]. Der Blutverlust wahrend der
Operation ist bei der Implantation von Kurzschaftprothesen im Vergleich zu Geradschaftprothesen
geringer [65], was nicht nur durch die muskelschonenden Zugange, sondern auch durch eine

minimale Er6ffnung des Markraums der Femora erreicht wird.

Molli et al. belegte durch einen Vergleich mit Geradschaftprothesen eine geringere Rate an
intraoperativen Komplikationen, wie z. B. periprothetische Frakturen [64]. Wahrend der Autor bei
einer Studienlaufzeit von 2,5 Jahren keine Unterschiede der Standzeit oder des klinischen Outcomes

feststellen konnte.

Die Zufriedenheit der Patienten, ihre Mobilitat und die Standzeit der Prothese werden auch von der
Rekonstruktion der Anatomie beeinflusst. Studien konnten zeigen, dass eine Wiederherstellung von

Beinldange, CCD-Winkel und Offset durch Kurzschaftprothesen moglich ist [47; 79; 14].

Jedoch sind Kurzschaftprothesen nicht fiir jede Indikation geeignet [35; 40]. Bei extremer

Haftdysplasie, ausgepragter Hiftkopfnekrose oder nach Schenkelhalsfraktur kann die
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Verwendbarkeit von Kurzschaftprothesen eingeschrankt sein. Dabei haben gerade junge Patienten,
fir die Kurzschaftprothesen primar entwickelt wurden, haufig sekundare Koxarthrosen, bei denen
die Knochenqualitat reduziert sein kann. Inwieweit auch hier Kurzschaftprothesen eingesetzt werden
kénnen, mussen klinische Untersuchungen noch zeigen. Erste Ergebnisse bei Hiiftkopfnekrose liegen
inzwischen vor und geben Hinweise auf die Anwendbarkeit bei dieser Diagnose [27; 91]. Auch bei
Hiftdysplasie liegen erste vielversprechende Kurzzeitstudien vor, die durch eine gute Rekonstruktion
der Biomechanik und ein Uberzeugendes klinisches Ergebnis eine mogliche Ausweitung der

Indikation thematisieren [14].

Zudem muss bedacht werden, dass neue Prothesensysteme auch das Erlernen der Operationstechnik
erfordern [15; 31; 35] und durch eine relativ flache Lernkurve Fehler in der Anwendung entstehen

kénnen. Bei der Implantation wird daher zum Teil ein intraoperatives Rontgen empfohlen [92].

Kritiker beflirchten aufgrund der kleineren Oberflache eine geringere Primarstabilitat. In Studien
belegt sich das aber nicht. Es wird sogar eine bessere Rotationsstabilitit als bei
Geradschaftprothesen beschrieben [7; 78]. Eine gute Primarstabilitdt ist wichtig fiir eine gute
Osseointegration [104]. Bei Kurzschaftprothesen steht weniger Oberflache zur Verfligung, in die
Knochen einwachsen kann, was eine schlechtere Sekundarstabilitat verursachen kénnte. Jedoch wird
Knochenaufbau durch Krafteinwirkung bedingt, sodass sich in sogenannten DEXA (Dual-Energy x-ray
Absorptiometry) — Studien ein gutes Einwachsen der Prothesen zeigt [59; 56]. Bei solchen Studien
wird die Knochendichte unmittelbar postoperativ und in bestimmten Zeitabschnitten gemessen und
verglichen. Dabei erfolgt die Einteilung der Femora in sogenannte Gruen-Zonen von lateral-proximal
nach medial-proximal in sieben Bereiche. Eine Zunahme der Knochendichte wird als Knochenaufbau
gewertet, eine Abnahme als Abbau. Dabei zeigen Kurzschaftprothesen im Vergleich zu

Standardprothesen eine geringere Abnahme der Knochendichte postoperativ [2; 80].

Der grofSte Nachteil von Kurzschaftprothesen ist, dass kaum Langzeitergebnisse vorliegen, die einen
klinischen Vorteil belegen. Mittelfristige Studien zeigen bisher aussichtsreiche Ergebnisse [99]. Viele
Autoren halten Kurzschaftprothesen fiir eine gute Alternative flir junge Patienten, die durch einen
hiiftendoprothetischen Ersatz an Lebensqualitat und Mobilitat gewinnen konnen [36; 44; 65; 69; 85;
89].

Die Metha® Kurzschaftprothese im Besonderen dhnelt dem Vorreiter der Kurzschaftprothese, der
Mayo® Kurzschaftprothese [65], in vielen Punkten. Sie weist nur wenige Unterschiede in der
Beschichtung, Modularitdt und im proximalen Bereich auf [95]. Sie verankert sich wie diese liber
mehrere Punkte metaphyséar, erreicht durch ihren weniger runden Querschnitt allerdings eine

bessere Rotationsstabilitat [83].
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Die sehr gute Primarstabilitdat der Metha® Kurzschaftprothese erlaubt eine Belastung mit dem vollem
Korpergewicht postoperativ [13; 95], wobei bei anderen Kurzschaftprothesen, insbesondere den
Schenkelhalsprothesen, eine Entlastung oder Teilbelastung der operierten Seite bis zu sechs Wochen
notwendig wird [61]. Hierdurch ergeben sich einige Nachteile. Der Patient muss in der Lage sein die
Teilbelastung konsequent umzusetzen. Die Rehabilitationszeit wird verlangert und die Aktivitat des
Patienten reduziert. Durch die Entlastung wird Muskel- und Knochensubstanz abgebaut. Zudem wird
das Risiko einer Thromboembolie erhoéht. Verglichen mit Schenkelhalsprothesen ist jedoch der
Verlust an Knochensubstanz erhoht, da die Resektionshohe bei der Metha® Kurzschaftprothese tiefer
gewahlt wird. Daher kann durch Variation der Resektion Beinlange und Offset fiir Schenkelhals-
teilerhaltende Prothesen besser rekonstruiert werden im Vergleich zu Schenkelhals-erhaltenden

Prothesen.

Postoperativ klagen viele Patienten nach Huftprothesenimplantation auch nach Abheilen der
Wundschmerzen tber Oberschenkelschmerzen. Die Ursache hierfiir ist unbekannt und wird unter
anderem in einem Kontakt der Prothese mit der lateralen Kortikalis vermutet [51]. Die Metha®
Kurzschaftprothese soll mit ihrer Spitze zur Verbesserung der Primarstabilitat hier anliegen. Jedoch
soll die Prothese hier nicht einwachsen. In klinischen Studien zeigen sich derartige

Oberschenkelschmerzen nicht [100].

Die Beschichtung der Metha® Kurzschaftprothese setzt sich aus Plasmapore®, welches seit 1986 fiir
verschiedene Implantate mit Erfolg verwendet wird [70; 93], und einer diinnen
Dicalciumphosphatschicht zusammen. Diese scheint gegeniliber Hydroxylapatit, das bei anderen
Modellen zur Anwendung kommt, Vorteile zu haben. Hydroxylapatit steht in dem Verdacht durch die
Bildung kleiner, nicht I6slicher Partikel bei langen Standzeiten eine Abnutzung der Gleitpaarung zu
verursachen [66]. Dabei ist der Vorteil bezliglich der verbesserten Osseointegration bei Verwendung
dieser Beschichtung fraglich [39; 58; 97]. Van Haaren et al. beschreiben sogar Osteolysen, die durch
Hydroxylapatit verursacht werden sollen [98]. Osteolysen im Bereich der Prothese wiirden wiederum
eine aseptische Lockerung verursachen. Dicalciumphosphat wird im Vergleich zu Hydroxylapatit
komplett durch Losung abgebaut. Die entstehenden Calcium- und Phosphationen stehen dann in der
Theorie lokal zur Knochenbildung zu Verfiigung. In Tierstudien zeigte sich die positive Wirkung auf

die Knochenbildung [77]. Zudem konnte die vollstandige Resorption in vivo bestatigt werden [62].

Die Modularitat der Metha® Kurzschaftprothese ist im Gegensatz zu der Mayo® Kurzschaftprothese
erweitert worden, um die Anatomie des Patienten besser rekonstruieren zu kénnen. Durch den
wechselbaren Konusadapter kann sogar nach Implantation des Schaftes noch eine Anpassung

erfolgen [13]. Gleichzeitig wird durch den modularen Konusadapter verhindert, dass Anwender ein
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zu groldes Spektrum an GrofRen und Variationen eines Models zur Verfligung haben missen, um die
ideale Prothese fiir den einzelnen Patienten implantieren zu kénnen. So kann ein groRRes Spektrum
an Variationen, wie z. B. bei der Fitmore® Familie, Nachteile in der Anwendbarkeit bedingen. Es wird
mehr geeigneter Lagerraum benoétigt. Selten verwendete Kombinationen miissen eventuell vor der
einzelnen Operation gesondert bestellt werden. Stellt sich intraoperativ heraus, dass eine andere
GroRe geeigneter ware, misste diese auch zur Verfliigung stehen. Diese zusatzlich vorhandenen
Implantate konnten wiederum, wenn sie nicht gebraucht werden, verfallen bevor sie bei einem
anderen Patienten angewendet werden kénnen. Dies kénnte wiederum besonders in kleineren
Krankenhdusern vorkommen und unnétige Kosten verursachen. Zudem miissen Probeimplantate, die

sich in verschiedenen GroRen auf den Sieben befinden, fiir jede Operation erneut sterilisiert werden.

Einige Kurzschaftmodelle bilden die physiologische Antetorsion von durchschnittlich 14° nach. Bei
der Metha® Kurzschaftprothese konnen durch den modularen Konusadapter individuelle
Anpassungen und Korrekturen erfolgen. Die korrekte Einstellung der Antetorsion ist unter anderem

fir das Gangbild entscheidend, womit sich ein weiterer Vorteil ergibt.

Verglichen mit einer Geradschaftprothese zeigen sich im Kunstknochen Hinweise fiir eine
physiologischere Krafteinleitung auf den proximalen Femur [34]. Radiologisch anhand DEXA-Daten
bestatigt sich die metaphysare Krafteinleitung in vivo [56] und auch klinisch [11; 13; 95; 100] scheint
die Metha® Kurzschaftprothese eine aussichtsreiche Alternative flir den endoprothetischen
Hiftgelenksersatz, insbesondere fiir jlingere Patienten, zu sein. Wie bei anderen
Kurzschaftprothesen fehlen jedoch Langzeiterfahrungen. Ohne diese kann ihre Uberlegenheit

gegeniber anderen Kurzschaft- und Standardschaftprothesen nicht verifiziert werden.
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2.FRAGESTELLUNG

________________________________________________________________________________________________________________________________________|
Aufgrund der guten Ergebnisse erster Kurzschaftprothesen wird ihre Indikation immer weiter
ausgeweitet. Es werden heute zunehmend Kurzschaftprothesen implantiert. Gerade zu der Zeit, in
der die Generation der Baby-Boomer in das junge Endoprothesenalter (50-60 Jahre) kommt und die
Lebenserwartung aufgrund des steigenden Lebensstandards und des medizinischen Fortschritts
steigt, ist der Entwicklungsdruck sehr hoch. Gleichzeitig darf die Sicherheit der Patienten nicht auRer

Acht gelassen werden. Langzeitstudien zu den relativ neuen Kurzschaftprothesen liegen kaum vor.

Uber biomechanische, radiologische und klinische Studien mit mittlerer Laufzeit kénnen wertvolle
Tendenzen gewonnen werden, die bei der Entscheidungsfindung fiir den einzelnen Patienten
hilfreich sind. Es wird angenommen, dass das zu vermeidende Stress-Shielding direkt mit der
Dehnungsanderung an der Knochenoberflache korreliert [17; 19; 71]. In radiologischen Studien
kénnen jedoch nur indirekte Aussagen Uber diese Verdanderung gemacht werden. Eine etablierte
Moglichkeit die Dehnungsdanderung in vitro zu beurteilen, ist die Verwendung von
Dehnungsmessstreifen [51; 17; 71]. Die so gewonnenen Aussagen stimmen dabei auch bei
Prothesenmodellen, fiir die Langzeitergebnisse vorliegen, mit den Ergebnissen aus klinischen Studien

Uiberein [19].

Ziel der vorliegenden Studie war es, die postulierte metaphysare Krafteinleitung der Metha®
Kurzschaftprothese in vitro, an humanen Kadaverknochen unter der Verwendung von
Dehnungsmessstreifen, zu Uberpriifen. Eine entsprechende biomechanische Untersuchung am
Kunstknochen erfolgte bereits und konnte eine physiologischere Krafteinleitung im Vergleich zur
herkémmlichen Geradschaftprothese aufzeigen [34]. Jedoch stellen Kunstknochen standardisierte
Modelle dar, die die individuellen Unterschiede in der Geometrie und Beschaffenheit von Femora
nicht abbilden konnen. Es sollte gezeigt werden, ob die Hypothese der Giberwiegend physiologischen
Krafteinleitung durch die Metha® Kurzschaftprothese im Vergleich zur Bicontact®

Geradschaftprothese auch unter Berlicksichtigung dieser individuellen Unterschiede Bestand hat.

Um eine Aussage Uber die mogliche Standzeit dieser Kurzschaftprothese treffen zu kénnen, wurde
zum Vergleich eine bewédhrte Gradschaftprothese hinzugezogen. Fiir die Bicontact®
Gradschaftprothese liegen derartige, aussagekraftige Langzeitstudien bereits vor. Bereits in den

1980iger Jahren implantierte Prothesen erreichten zu 95% eine Standzeit von Uber 20 Jahren [4].
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3.MATERIAL UND METHODIK

3.1.Geplanter Ablauf der Untersuchung

An Kadaverfemora sollten das Dehnungsmuster mit und ohne Prothese fiir die Metha® Kurz- sowie
Bicontact®-Geradschaftprothese liber Dehnungsmessstreifen verglichen werden. Die Femora wurden
mit jeweils zehn Dehnungsmessstreifen (3/350 RY91; Hottinger Baldwin Messtechnik GmbH (HBM),
Darmstadt, Deutschland) ausgestattet, um die Dehnung der Oberflache bei Belastung zunachst beim
nativen Knochen zu messen. Danach wurden die ermittelten Messwerte mit den entsprechenden
Veranderungen nach Implantation einer Metha® Kurzschaftprothese auf der einen Seite und einer
Bicontact® Geradschaftprothese auf dem kontralateralen Femora verglichen. Bei den
Dehnungsmessstreifen handelte es sich um sogenannte Rosetten, die mit drei Messgittern, jeweils

im 45° Winkel zueinander, die Dehnung zweidimensional registrieren.

Die Positionen der Dehnungsmessstreifen wurden in Anlehnung an Gronewold et al. gewahlt [34].
Jeweils vier Dehnungsmessstreifen wurden lateral und medial appliziert, je einer im proximalen
Bereich anterior und posterior. Bei der Bezeichnung der Positionen wurde im Folgenden in Ebenen
eingeteilt. Ebene A beschreibt die proximale Reihe. Diese befand sich 45mm distal des tiefsten
Punktes des Schenkelhalses (Fossa piriformis) (AM, AP, AA), mit Ausnahme des lateralen Punktes, der
30 mm distal der Fossa piriformis angebracht wurde. Die Ebenen B (70 mm), C (90mm) und D (150
mm) wurden im Verlauf der Diaphyse nach distal festgelegt und jeweils mit einem lateralen und
medialen Dehnungsmessstreifen versehen. Abb. 9 zeigt eine schematische Darstellung der gewahlten

Positionen.
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Abb. 9: Positionen der Dehnungsmessstreifen

An diesen definierten Punkten wurde die Dehnung der Kortikalis vor und nach der Implantation der
Prothesen unter der Belastung von 800 N gemessen, die durch das Material Test System (MTS Mini
Bionix 858; MTS Systems Corporation, Eden Prairie, Minnesota, USA) standardisiert simuliert wurde.
Die Messung und Aufzeichnung der Daten erfolgte mit dem CANHEAD Basismodul (CB1014, HBM),
dem Verstarkermodul (CA 1030, HBM) und der catmanEASY Software (HBM). Dieses Verfahren,
einschlieRlich der Applikation der Dehnungsmessstreifen mit dem Schnellklebstoff X60 (2-
Komponentenkleber fiir Dehnungsmessstreifen (HBM) wurde zuvor fir vergleichbare Versuche an
Kunstknochen im Labor fiir Biomechanik und Biomaterialien der orthopadischen Klinik der
Medizinischen Hochschule Hannover entwickelt und erprobt [26; 34]. Kadaverknochen mit einem
hohen Fettanteil, die nétige standige Befeuchtung wahrend der Versuche und ein zwischenzeitlich

erfolgtes Einfrieren der Femora erforderten eine Modifizierung des Verfahrens.

3.2.Vorversuche zur Erprobung des Applikationsverfahrens
Bevor die definitiven Femora mit den Dehnungsmessstreifen bestiickt wurden, erfolgte eine

Erprobung des geplanten Verfahrens an Schweineknochen. Hierzu eigneten sich vor allem Knochen,



25

die eine moglichst groRe ebene Flache aufweisen. Es wurden porcine Scapulae und Femora

verwendet.

Die beim Fleischer erworbenen, makroskopisch intakten Knochen wurden, um gleiche
Testbedingungen zu schaffen, vor der Verwendung fiir die Versuche tiefgefroren. Der zum Teil noch
vorhandene Weichteilmantel wurde zunachst belassen, die Knochen in mit physiologischer
Kochsalzlosung getrankte Kompressen gewickelt und anschlieBend eingeschweiRt. Die aufgetauten
Schweineknochen wurden an der ausgewadhlten, ebenen und makroskopisch intakten Flache vom
Weichteilmantel befreit. Die freigelegte Flache wurde moglichst klein gewahlt, um ein Austrocknen
und damit eine Veranderung der Eigenschaften des Knochens zu verhindern. Es musste jedoch ein
Abstand von circa einem Zentimeter zum anschlieRend zu applizierenden Dehnungsmessstreifen
eingehalten werden, um eine Verunreinigung der Klebestelle mit dem Fett aus dem Weichteilgewebe
zu verhindern. Beim Nichtbeachten des noétigen Abstandes |O0sten sich die applizierten
Dehnungsmessstreifen. Der Rest des Knochens, also z. B. die Femurkondylen und der Hiuftkopf,

wurde in den mit Kochsalzlosung getrankten Kompressen belassen.

Das Entfernen des Weichteilgewebes erfolgte zundchst mit einem Skalpell bis auf das Periost. Dieses
wurde anschlieBend mit herkdmmlichem Schleifpapier mit leichtem Druck in ansteigenden
Kérnungen (120, 240, 320, 400) jeweils zwei Minuten bearbeitet. Zwischen den einzelnen
Arbeitsschritten wurde die Applikationsstelle mit 70%igem Propanol bespriiht um diese zu entfetten.
Beim Schleifen wurde auf ein standiges Wechseln der Arbeitsrichtung geachtet, um einer
Rillenbildung vorzubeugen. Alle 30 Sekunden wurde eine frische Stelle des Papiers genutzt. Papier
der Koérnung 240 wurde doppelt verwendet, um mehr Gewebe abzutragen ohne die Struktur der
Knochenoberflache zu schadigen. So wurde das Periost bis auf die Kortikalis abgetragen und die

Oberflache angeraut.

AnschlieBend wurde mit einem mit Reinigungsspray (RMS 1-SPRAY Reinigungsmittel (Aceton und
Isopropanolgemisch), HBM) bespriihtem Wattestdbchen Uber die Applikationsstelle gestrichen,
sodass restliche Verunreinigungen abgetragen wurden. Dabei wurde darauf geachtet, dass die
Wattestdabchen gedreht und die Arbeitsrichtung eingehalten wurde, um die abgetragenen Fett- und
Gewebereste nicht auf der Applikationsstelle zu verteilen. Dieser Vorgang wurde sechsmal mit einem
frischen Ende eines Wattestdbchens wiederholt. Dazwischen wurde abgewartet, bis das

Reinigungsspray vollstandig abgetrocknet war.

Nun wurde die Applikationsstelle mit |6sungsmittelhaltigem Einkomponenten-Polyurethanlack
(Abdeckmittel PU140, HBM) versiegelt, um ein Austreten von Feuchtigkeit und Fett aus dem Knochen

heraus an diese zu verhindern. Diese erste Lackschicht trocknete 15 Minuten an, bevor erneut mit
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Schleifpapier der Kérnung 400 fiir zwei Minuten gearbeitet wurde, um diese makroskopisch fast
vollstandig abzutragen. Dadurch sollten die Poren des Knochens und minimale Unebenheiten
aufgefillt werden. Wurde dieser Schritt unterlassen, kam es in einer Versuchsreihe zum Ablésen der
applizierten Dehnungsmessstreifen. Die entstandenen Gewebe-, Lack- und Fettreste wurden erneut
sechsmal mit Reinigungsspray bespriihten Wattestabchen, wie oben beschrieben, bearbeitet.
Danach wurde eine zweite Polyurethanlackschicht aufgetragen und 24 Stunden bei Raumtemperatur
getrocknet. Unter Aussparung der Applikationsschicht wurden die Praparate mit physiologischer
Kochsalzlosung getrankte Kompressen gewickelt. Dabei bewahrte sich handelsiibliche
Frischhaltefolie, um ein Austrocknen der Knochen zu verhindern. Die zweite Polyurethanlackschicht
wurde danach unter wenig Druck mit Schleifpapier der Kérnung 400 gleichmaRig reduziert und
angeraut, um eine moglichst grole Oberflache zu erzielen. Anschliefend wurde der entstandene

Staub mit einem Vliesstoffpad, das mit Reinigungsspray bespriiht wurde, abgetragen.

Nach der Vorbereitung der Applikationsstelle wurde der Dehnungsmessstreifen positioniert. Eine
moglichst ebene Flache bewdhrte sich als glinstig, da die Dehnungsmessstreifen sich nur wenig
biegen lieBen und ein gleichmaRiges Andriicken auf gekrimmten Flachen nur eingeschrankt moglich
gewesen ist. Dadurch koénnte die Dicke der Schnellklebeschicht ungleichmaRig und damit die

Messergebnisse durch die entstehende Verschiebeschicht verfalscht werden.

Die vorlaufige Positionierung erfolgte mit Klebeband, das die Breite des Dehnungsmessstreifens nicht
Uberschreiten durfte und gegeniiber dem jeweiligen Anschlussbandchen angebracht wurde. So
konnte anschlieRend der Dehnungsmessstreifen zum abschlieBenden Reinigen und Auftragen des
Schnellklebstoffs gewendet werden. Um Uberschiissigen Klebestoff leichter entfernen zu kdénnen
wurde um die Applikationsstelle ein Rahmen aus Klebeband angelegt, der gerade so groRR war wie

der Dehnungsmessstreifen und ein maximal zwei Millimeter breiter Rand rundherum.

Danach wurden die Handschuhe und die Arbeitsunterlage gewechselt um Verunreinigungen,
insbesondere mit Fett, zu vermeiden, bevor die Applikationsstellen und der Dehnungsmessstreifen
ein weiteres Mal mit Reinigungsspray und Wattestabchen, in oben beschriebener Weise, gereinigt
wurden. Beide Flachen wurden so fiinfmal mit einem frischen Ende des Wattestdbchens bearbeitet.
Nun sollte die Zeit bis zum eigentlichen Klebevorgang moglichst kurz gehalten werden [Berner, 11

A.D. 34 /id].

Nun wurden neue Handschuhe verwendet, bevor die Zellophanfolie, die sich im Lieferumfang des
Schnellklebstoffs X 60 befand und zum Andriicken des Dehnungsmessstreifens benétigt wurde,
bereit gelegt. AnschlieRend wurde der Schnellklebstoff aus seinen zwei Komponenten in den

mitgelieferten AnrihrgefaRen miteinander vermengt. Dabei erwies es sich als giinstig, exakt acht
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Tropfen der fllissigen Komponente mit einem gestrichenen Messbecher der pulverférmigen
Komponente zu vermischen und so lange mit den Holzstdbchen zu rihren, bis eine Bahn im
Klebestoff fiir einige Sekunden sichtbar blieb. Der Schnellklebstoff durfte nicht fllssiger verwendet
werden, da sich die Trockenzeit sonst verlangerte. War er zu fest, floss er beim Tropfen auf die
Applikationsstelle nicht ausreichend, was eine schlechtere Verteilung und damit ein Ungleichwerden
der Klebedicke beglinstigte. Da die Klebeschicht eine Verschiebeschicht bildet und die Dehnung des
Knochens in abgeschwachter Weise durch den Dehnungsmessstreifen wahrgenommen werden

wiirde, sollte dies vermieden werden.

Nachdem ein Tropfen des Klebestoffs auf die Applikationsstelle gegeben wurde, konnte der
Dehnungsmessstreifen mit der Zellophanfolie fest und gleichmaRig fir zwei Minuten mit dem
Daumen angedriickt werden. Es bewahrte sich diesen Schritt des eigentlichen Klebens mit zwei
Personen durchzufiihren, da das Anrihren des Klebestoffs und das Andricken des

Dehnungsmessstreifens alleine sehr umstandlich gewesen wéren.

Nach dem Andriicken wurden die Zellophanfolie und der Rahmen aus Klebeband fiir 30 Minuten
belassen. Laut Herstellerangaben war beim Trocknen des Klebers auf eine relative Luftfeuchtigkeit
von 40-70% zu achten. Die Zellophanfolie und das gesamte Klebeband wurden vorsichtig entfernt
und die Klebestelle kritisch inspiziert, bevor der Dehnungsmessstreifen mit transparentem,
I6sungsmittelfreiem Einkomponenten-Silikongummi SG250 (HBM) abgedeckt wurde. Silikon und
Schnellklebstoff mussten 24 Stunden trocknen, ehe die Knochen wieder eingefroren werden

konnten.

Bei einem letzten Vorversuch wurde an den angeklebten Dehnungsmessstreifen mit der zuvor
verzinnten und angebrachten Lotstation ein Flachbandkabel angel6tet, um das Verhalten der
Schnellklebstoffschicht bei der entstehenden Warme zu lberprifen. Danach wurde alles mit
Silikongummi abgedeckt und testweise fiir 24 Stunden im Kihlschrank getrocknet. AnschlieRend
erfolgte mehrmaliges Einfrieren bei -20° Celsius und Auftauen im Kiihlschrank (3°C) um die Festigkeit
des Klebestoffs auch bei diesen Temperaturschwankungen zu prifen, da diese im Laufe der spateren
Versuche notig wurden, um ein Verderben der Knochen zwischen den Arbeitsschritten zu verhindern.
Das in dieser Weise erprobte Verfahren bewahrte sich und konnte anschlieffend an den humanen

Femora verwendet werden.
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3.3.Vorbereitung der Dehnungsmessstreifen

Die Dehnungsmessstreifen werden mit langen Anschlussbandchen und separat von den
Luftstitzpunkten geliefert. Es erwies sich als glnstig diese Vorbereitung fir alle
Dehnungsmessstreifen gebiindelt vorzunehmen, um die Arbeitsabldaufe zu beschleunigen, die
Dehnungsmessstreifen nicht unnétig zu verschmutzen und die Zeit auRerhalb der Gefriertruhe fiir die

Femora moglichst gering zu halten.
Wahrend der Vorbereitung waren Handschuhe zu tragen, um Verunreinigungen zu vermeiden.

Als Arbeitsunterlage diente eine Teflonplatte, die am Arbeitstisch mit Klebeband befestigt und vor
der Verwendung mit Reinigungsspray bespriht wurde. Auf dieser wurde der Dehnungsmessstreifen
mit Klebeband befestigt, der Luftstlitzpunkt ausgerichtet und ebenfalls fixiert. AnschlieRend wurden
die Anschlussbdndchen in die richtige Position gebogen, gekiirzt und mithilfe eines Lotkolbens mit
schmaler Spitze und wenig Zinn an den Lotpunkten befestigt (Abb. 10). Danach wurden die

Lotstationen um die Gberflissigen Lotpunkte gekiirzt.

Abb. 10: Vorbereitung der Dehnungsmessstreifen, Anschluss an die Létstation

Die Daten der Dehnungsmessstreifen sollten mithilfe von farbkodierten Flachbandkabeln (BKL-
ELECTRONIC Kreimendahl GmbH, Lidenscheid, Deutschland) auf die CANHEAD Basismodule
Ubertragen werden. Diese Meterware wurde zurechtgeschnitten, die Enden entisoliert, die
Messadern verzwirbelt und verzinnt. Dabei wurden die Enden, die in das Verstarkermodul fihren
sollten, einzeln belassen. Die Enden fiir die Dehnungsmessstreifen wurden kiirzer gehalten, und
jedes zweite und dritte Kabel miteinander verbunden und dann verzinnt. Damit konnten fiir den
spateren Versuch immer ein Kontakt mit einer hinfihrenden Leitung und zwei Leitungen mit dem
ableitenden Kontakt verbunden werden. Diese vorbereitende Arbeit diente einer Erleichterung und
Beschleunigung des Lotens an den geklebten Dehnungsmessstreifen. Hier war es wichtig mit dem
Lotkolben prazise zu arbeiten um den Schnellklebstoff durch die Hitzeentwicklung nicht wieder zu

|6sen.
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3.4.Kadaverknochen

Insgesamt wurden drei Kadaverknochenpaare in die Studie einbezogen. Diese stammen jeweils
paarweise von einem Spenderkérper. Knochenpaar 1 stammt von einem 77jahrigen mannlichen
Probanden, der zum Todeszeitpunkt ein Gewicht von 77,5 kg hatte. Knochenpaar 2 gehorte zu einem
weiblichen Spenderkdrper mit einem Alter von 91 Jahren und einem Gewicht von 60 kg. Als
Knochenpaar 3 werden im Folgenden die Femora eines mannlichen Spenderkorpers bezeichnet, der
49 Jahre alt und 57,5 kg schwer war. Alle Femora waren makroskopisch intakt. Es zeigten sich keine
Arthrosezeichen, wie osteophytdare Randanbauten, Zysten oder grobe Knorpelschdaden am Hiftkopf.
Knochenpaare wurden verwendet, um fiir die ipsilateral eingebrachte Metha® Kurzschaftprothese
eine verwertbare Referenz mit der kontralateral eingebrachten Bicontact® Geradschaftprothese zu
erreichen, da die Form, Struktur und Male der verschiedenen Femorapaare Unterschiede

aufzeigten.

Die Knochen wurden nach der Entnahme durch das Institut Science Care (Phoenix, Arizona) nur grob
prapariert und ein Teil des Weichteilmantels belassen. Nach der Verpackung erfolgte das Einfrieren
bei -20° Celsius. Im Vorfeld wurden konventionelle Rontgenbilder der Kadaverknochenpaare zur

Verfligung gestellt, um eine weitgehend normale Anatomie zu bestatigen.

3.5.Vorbereitung Kadaverknochen

3.5.1.Einbetten der Femora

Um die Femora in die vorgesehene zylindrische Halterung einbringen zu kdnnen, wurden die
Kondylen abgeséagt. Hierbei sollte moglichst viel Schaftlange erhalten bleiben. Die Femora sollten in
allen drei Dimensionen idealerweise gleich eingebracht werden. Dabei wurde zunachst ein rechter
Winkel des Schaftes zur Arbeitsfliche angestrebt. Der physiologische Winkel zwischen Miculiczlinie
und Schaft sollte erst durch Einstellen der Messapparatur nachempfunden werden. Rotationsfehler
wurden anhand des Schenkelhalses des jeweiligen Femurs ausgelotet. Die Eindringtiefe in die
Gussmasse sollte moglichst gleich tief sein, um Biegungsfehler zu vermeiden. Da die Femora der
Spender sich in Dicke, Lange und Kurvatur des Schaftes deutlich unterschieden, wurde darauf
geachtet, dass die standardisierte Vorrichtung so eingestellt wurde, dass sie fiir beide Knochen eines
Paares passte und dann wahrend des GieBvorgangs eines Paares nicht verstellt wurde. Fir den
Vorgang des Einbettens in Methylmethacrylat (Technovit 4004, Heraeus Kulzer GmbH, Wehrheim,
Deutschland) blieben die Femora gefroren, der geringe Weichteilmantel wurde zunachst nur im

einzugieRenden Bereich entfernt, um die Knochen nicht unnétig oft auftauen zu missen.



30

3.5.2.Positionieren der Dehnungsmessstreifen
Flr das Positionieren der Dehnungsmessstreifen wurde ein optisches Ortungssystem (Typ Polaris P4,

Northern Digital Inc., Ontarion, Waterloo, Kanada) verwendet.

Polaris arbeitet mit Infrarotlicht, dass von einem Kamerabalken gesendet und empfangen wird.
Spezielle Kugeln an definierten Tools reflektieren das Licht und ermoglichen so die exakte
dreidimensionale Positionsbestimmung. Hierfir wurde ein passives Tool in der Hoéhe des
Femurschaftes fixiert und mit der sogenannten Linearitdtsprobe der Knochen bemessen und
anschlielend der Applikationspunkt flir den Dehnungsmessstreifen bestimmt. Gemessen wurde
jeweils vom tiefsten Punkt des Schenkelhalses (Fossa piriformis) zur oberen Mitte des
Dehnungsmessstreifens, die mit einer Markierung versehen war. Horizontal wurde jeweils die Mitte
der entsprechenden Hohe bestimmt. Die Lotstationen fiir die anzuschlieBenden Flachbandkabel

wurden nach distal ausgerichtet.

b) posterior (AP) a) lateral (AL-DL) a) medial (AM-CM)

Abb. 11: Positionen der Dehnungsmessstreifen am Kadaverknochen

Der Vorgang der Positionierung erfolgte paarweise, um bei notigen, minimalen Variationen der
geplanten Messpunkte, diese flir beide Testobjekte identisch festzulegen. Die Abweichung vom
geplanten Messpunkt betrug maximal finf Millimeter. Abweichungen der Positionen wurden dort
vorgenommen, wo aufgrund der Oberflachenstruktur ein sicheres Applizieren der
Dehnungsmessstreifen und damit eine korrekte Messung nicht moglich gewesen waren. Probleme
ergaben sich durch eine zu starke Krimmung des Knochens oder bei makroskopischen Defekten der
Kortikalis. So wurde insbesondere medial in der Ebene A (AM) bei einigen Femora die Messstelle

nach distal und anterior verschoben, da sich hier der Trochanter minor befand.
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3.5.3.Applikation der Dehnungsmessstreifen

Fiir die Applikation der Dehnungsmessstreifen an den Femora wurde das unter 3.2 beschriebene
klebende Verfahren verwendet. Die Femora wurden im gefrorenen Zustand von der Verpackung
gelost und wie in 3.5.1. beschrieben in der Halterung eingegossen. Nachdem das Methylmethacrylat
ausgehartet war und die Knochen vollstandig aufgetaut waren, wurde zunachst der Weichteilmantel
mit einem Skalpell um einen Zentimeter um die geplanten Applikationsstellen entfernt. Da sich diese
Bereiche am lateralen (AL-DL) und medialen (AM-DM) Schaft Uberschnitten, wurde jeweils die
gesamte Flache bearbeitet. Die Punkte AP und AA wurden mit einem Zentimetermald ungefahr
bestimmt und eine makroskopisch geeignete Flache bearbeitet. Nachdem die zweite Schicht des
Polyurethanlacks ausgehartet, angeraut und mit einem mit Reinigungsspray besprihtem
Vliesstoffpad bearbeitet wurde, folgte das Positionieren mit Polaris. Hier wurden zuniachst alle
Positionen der Dehnungsmessstreifen bestimmt und diese mit Klebeband vorlaufig fixiert, damit
keine Anderung der Ausrichtung oder Kalibrierung von Polaris die Positionen und damit die

Messergebnisse verfalschen konnten.

Danach wurden die Knochen in liegender Position an der Arbeitsunterlage mit Klebeband fixiert um
das Kleben zu erleichtern. Es erfolgte das Abkleben der Umgebung und der Lotstation, um diese von
Schnellklebstoff  freizuhalten.  AnschlieBend  erfolgte  jeweils flir einen einzelnen

Dehnungsmessstreifen das abschliefende Reinigen und, nach Abtrocknen des Reinigungsssprays,

direkt die Klebung des Dehnungsmessstreifens. Um mehr Stabilitat zu

gewadhrleisten wurden auch die Lotstationen mit angeklebt.

Erst nachdem alle Dehnungsmessstreifen befestigt waren und im
Anschluss nach ausreichender Aushdrtezeit die Rahmen aus Klebeband
entfernt werden konnten, wurden die Flachbandkabel angelotet.
Dabei wurde jeweils von distal nach proximal gearbeitet um die Kabel
nicht unnoétig zu biegen und damit die Klebeflache zu strapazieren.
AnschlieBend erfolgte die Abdeckung der Messstellen mit
Silikongummi. Die Flachbandkabel wurden beschriftet und am
Knochen mit Klebeband fixiert. Nach dem Aushdrten des
Schnellklebstoffs und des Silikongummis wurden die Femora mit

Kompressen umwickelt und mit physiologischer Kochsalzlésung

befeuchtet, was wahrend der zuvor beschriebenen Arbeitsschritte nur

an den Stellen moglich war, die nicht bearbeitet wurden. Zudem | Abb 12.: vorbereiteter
Femur

wurden die mit Kompressen umgebenen Femora in Frischhaltefolie
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eingewickelt, um ein Verdunsten der Fllssigkeit zu vermindern. Danach konnte mit den Messungen

begonnen werden.

3.6.Implantation der Prothesen und Kontrolle des Offset

Die Implantation der Prothesen erfolgte
nach den Messungen am nativen Knochen.
Hierzu wurden die Knochen aufgetaut und
mit der Halterung in einem Schraubstock
befestigt, bevor die Schenkelhilse reseziert
und die Schifte mit den jeweils zum
Implantat gehdrigen Raspeln bearbeitet
wurden. Um ein moglichst physiologisches
Offset zu erreichen, wurden die Knochen
vor der Implantation gerontgt (Beispiel
Abb.12) und die entstanden Bilder mit
denen nach der Implantation verglichen,

damit gegebenenfalls eine Anpassung

erfolgen konnte.

Abb. 13: Kadaverknochen mit Prothese

Die Auswahl der Prothesentypen fiir die links Bicontact®, rechts Metha®

jeweilige Seite eines Knochenpaares wurde

per Zufallsprinzip bestimmt. Beim ersten Paar wurde die Metha® Kurzschaftprothese links
implantiert, beim zweiten und beim dritten Paar auf der rechten Seite. Dabei wurden ausschlieBlich

Metha® Kurzschaftprothesen als Monoblock verwendet.

Knochenpaar 1 wurde auf der rechten Seite mit einer Bicontact® Geradschaftprothese der GrofRe 13H
mit einem M Kopf versehen, links wurde eine Metha® Kurzschaftprothese der GréRe 2 mit einem
CCD Winkel von 135° und einem M Kopf implantiert. Beim 2. Knochenpaar wurde die rechte Seite
mit einer Metha® Kurzschaftprothese der GréRe 3 mit einem CCD-Winkel von 135° versorgt, bei der
Gegenseite wurde eine Bicontact® Geradschaftprothese der GrofRe 16 H verwendet (Abb.13). Bei
beiden Femora erfolgte die Messung mit einem Keramikkopf der GréRe M. Bei Knochenpaar 3 kamen
eine Metha® Kurzschaftprothese der GroRRe 4 mit einem CCD-Winkel von 135° und einem M Kopf,

sowie ein Bicontact® 14 H Schaft mit einem S Kopf zur Verwendung.
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3.7.Messungen

3.7.1.Aufbau

Fir die Messungen wurden die Femora mit Hilfe einer speziell angefertigten Apparatur in das
Material Test System integriert. Die Femora wurden zuvor in eine zylindrische Halterung, die exakt zu
dieser passend hergestellt wurde, eingegossen. Die Femora wurden auf einer speziellen Apparatur
befestigt, welche eine variable Einstellung der Belastungskonfiguration, z. B. ein Kippen des Femurs
in bestimmte Winkel zur Hauptbelastungsachse, erlaubt. Horizontale Krafte bzw. Scherkrafte, die die
Messwerte verandern kdonnten, wurden verhindert, indem der Kopf des Material Test Systems mit
einer auf Rollen und Federn gelagerten, schwimmenden Plattform ausgestattet wurde, die

reibungsarme Bewegungen zulieR.

3.7.2.Belastungskonfigurationen

Die Femora wurden in einem 90° Winkel zur
Arbeitsflache in der Frontalebene eingebettet. Um i

den Einbeinstand eines Probanden zu simulieren,

schwimmende Plattform

wurde der Adduktionswinkel variiert. In der
Literatur wird hierfir ein Winkel von 8° Adduktion
von einigen Autoren gewahlt, die zeigen konnten,
dass bei dieser Belastungskonfiguration die Kraft
auf den Schenkelhals am gréRten ist [16; 82].
Andere Autoren verwenden einen

Adduktionswinkel von 10° [54] oder 12° [51; 71]

um den Einbeinstand zu simulieren. Um

individuelle Schwankungen abdecken zu kénnen, BRER tbene mit 74
verstellbarem Winkel &

wurden daher jeweils zwei Messreihen mit

verschiedenen Belastungskonfigurationen

durchgefiihrt. Jedes Femur wurde bei einem
Abb. 14: Kadaverknochen in der

Materialtestmaschine

Adduktionswinkel von 8 und 12° mit und ohne

Prothese gemessen. Hierflir wurde eine Apparatur

verwendet, die die Variation ermdglicht (siehe Abb. 14).
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3.7.3.Ablauf der Messungen

Nach dem vollstandigem Aufbau der Apparatur und dem Einstellen des entsprechenden Winkels
wurde das jeweilige Femur zunachst zweimal mit einer Kraft von maximal 800 N belastet und wieder
entlastet. Dies sollte im Sinne einer Prakonditionierung Kriech-Phanomene reduzieren. Danach und
nach jeder Messung wurde jedes Femur acht Minuten entlastet und anschliefend mit der nachsten
Messung fortgefahren. Dieses Vorgehen wurde aus den Vorversuchen an Kunstknochen

libernommen [26; 34].

Bei einer Messung wurde die axiale Kraft (iber eine Steigerung von 10 N/s auf 800 N erhéht und dann
fir weitere 60 Sekunden gehalten. AnschlieRend wurden die Daten der Dehnungsmessstreifen fiir 60
Sekunden bei einer Frequenz von 100 Hz aufgezeichnet und aus den entstandenen Werten die
Mittelwerte bestimmt. Danach wurde das Femur wiederum entlastet. Dieses Vorgehen wurde fir

jedes Femur bei beiden Belastungskonfigurationen (12 und 8° Adduktion) fiinfmal wiederholt.

Nachdem die Messungen an den nativen Knochenpaaren abgeschlossen waren, wurden die
Prothesen implantiert. Dabei wurde jeweils einem Femur eines Paares die Metha®
Kurzschaftprothese (Fa. Aesculap) und dem anderen Femur die Bicontact® Geradschaftprothese (Fa.
Aesculap) zugeteilt. Die Zuordnung des Modells erfolgte nach dem Zufallsprinzip. Zur Uberpriifung
der Rekonstruktion des Offsets wurden vor und nach der Implantation Rontgenaufnahmen

angefertigt.

Der Ablauf der Messungen mit Prothese gestaltete sich wie bei den Femora ohne Prothese. Es
wurden fiinf Messungen fiir jedes Femur und beide Winkel durchgefiihrt, die jeweils zu einem
Mittelwert zusammengefasst wurden. Diese Mittelwerte wurden mit denen ohne Prothese
verglichen. Die Veranderung der Dehnung in Prozent wird nun dargestellt. 100% bedeutet, dass nach
Prothesenimplantation keine Veranderung der Dehnung aufgetreten war. Ergebnisse unter 100%
bedeuten eine Abnahme der Dehnung an diesem Punkt. Eine Zunahme der Dehnung ist an

Ergebnissen Uiber 100% zu erkennen.

3.7.4.Statistische Auswertung
Ziel war es trotz der geringen Zahl der Femora die statistische Relevanz der Ergebnisse zu
Uberprifen. Hierzu wurde ein Modell erstellt, dessen Entstehung im Folgenden beschrieben werden

soll.

Zunachst wurden lineare Regressionsmodelle erstellt, die die quantitativen Verlaufe in Abhangigkeit

der einzelnen DMS an ihren Positionen und der beiden Prothesenmodelle darstellen sollten. Die
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getesteten Wechselwirkungen waren hier nicht signifikant, sodass das Modell ohne diese gililtig war
und vereinfacht werden konnte. Es zeigten sich klare Unterschiede beziiglich der beiden getesteten
Prothesen an allen gewahlten Positionen der DMS. Zudem zeigten sich Muster und Zusammenhange
der Daten, welche Uber die Erstellung eines multivariaten Regressionsmodells zusammen gefasst
wurden. Eine Kalkulation von Mittelwerten wurde somit moglich, sodass die Sensitivitat stieg, als
widre eine groRere Stichprobe untersucht worden. Gleichzeitig wurde bertlicksichtigt, dass die
Dehnung sich durch die Verdnderung der moglichen Variablen (einzelne Knochenpaare,
verschiedenen Positionen und Winkel, der Femurseite und der implantierten Prothese) andern

kénnte.

Bei grolReren Dehnungswerten zeigte sich in dem oben beschriebenem Modell eine zunehmende
Streuung der Werte. Um die Ergebnisse hierdurch nicht unnétig zu verzerren, wurde fir die
Modellierung des Models der Logarithmus der Dehnung verwendet. So entstand ein Modell mit 300
linearen Gleichungen, bei denen die oben genannten Variablen eingesetzt und dadurch die zu
erwartende Dehnung abgeschatzt werden konnte. Durch die Kombination der Koeffizienten wurde
der zu erwartende Fehler moglichst gering. Das Modell ermoglichte eine Bestimmung des
Signifiganzniveaus fur jede mogliche Kombination an Variablen. Fir die Femurseite (rechtes / linkes
Femur) konnte hierbei, keine signifikante Verdnderung festgestellt werden, weshalb diese Variable
aus dem Modell genommen wurde. Hierdurch verbesserte sich die Trennscharfe des Modells. Die

Ergebnisse dieses Modells werden unter 4.2.4 dargestellt.
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4.ERGEBNISSE
L]

4.1.Kadaverknochen ohne Prothese

Die Femora wurden nach der Bestiickung mit den Dehnungsmessstreifen zunachst ohne Prothese bei
zwei verschiedenen Belastungskonfigurationen (8 und 12° Adduktion) untersucht. Die Dehnung
wurde an zehn definierten Punkten gemessen. Dabei wurden die Messungen fiir jeden Winkel
finfmal wiederholt und aus den gemessenen Werten ein Mittelwert gebildet (Abb. 16-18). Zudem
wurde jeweils die Standardabweichung bestimmt, um die Reproduzierbarkeit der Daten zu
Uberprifen. An wenigen Messpunkten zeigten sich vor und nach Implantation der Prothesen keine
reproduzierbaren Messergebnisse. Eine intensive Ursachenforschung konnte die Griinde hierfir
nicht aufdecken. Eine sinnvolle Auswertung war mit den entsprechenden Daten aufgrund der
fehlenden Reproduzierbarkeit nicht moéglich. Sie wurden daher von der Auswertung ausgeschlossen.
AuRerdem wurde bei jeder Messreihe eine Messung durchgefiihrt, bei der die Daten stufenweise alle
100 N aufgezeichnet wurden. Dabei wurde die jeweilige Last vor der Messung 30 Sekunden gehalten,
bevor die Dehnungen fiir weitere 30 Sekunden bei 100 Hz aufgezeichnet wurden. So entstanden
jeweils acht Mittelwerte, welche die Linearitat der Verdanderung bei Belastung zeigen konnten. Abb.

15 zeigt beispielhaft die Linearitdt der Messungen des rechten Femurs des ersten Knochenpaars bei

° .
12° Adduktion.
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4.1.1.Knochenpaar 1
Als Knochenpaar 1 wurden die Femora eines mannlichen Spenderkorpers bezeichnet, der zum
Todeszeitpunkt 77 Jahre alt und 77,5 kg schwer war. Die Ergebnisse dieses Knochenpaares ohne

Prothese sind in Abb. 16 dargestellt.

Die lateralen Dehnungsmessstreifen (AL-DL) verzeichneten bei 12° und 8° Adduktion fiir beide
Femora durchgehend positive Dehnungen, was einem Zug an der Kortikalis entspricht. Medial (AM-
DM) wurden, entsprechend dem entstehenden Druck, negative Werte ermittelt. Dabei war die
negative Dehnung an der proximalen Diaphyse medial (BM und CM) am grofSten (872-1200 um).
Insgesamt Uberwiegte der Betrag der negativen Dehnung medial den der positiven Dehnung lateral
auf allen Ebenen. Anterior zeigten sich in der Ebene A (AA) durchgehend negative Werte. Posterior
(AP) wurden hier positive Werte fir beide Belastungskonfigurationen und Femora gemessen. Die
Ergebnisse dieses Punktes (AP) wurden bei 8° Adduktion aufgrund fehlender Reproduzierbarkeit der

Werte des linken Femurs bei der Auswertung nicht weiter bericksichtigt.

Die Abweichung der gemessenen Dehnung beim Vergleich der Femora auf beiden Seiten betrug
durchschnittlich 134 um (Min. 10um, Max. 423um). Die grofRten Abweichungen fanden sich bei den
Punkten DL (316 um) und AP (423 um).
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Abb. 16: Knochenpaar 1 vor Prothesenimplantation
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Bei der Belastungskonfiguration, bei der das Femur um 12° adduziert wurde, zeigte sich die medial
negative Dehnung um durchschnittlich 154 um groRer als bei 8° Adduktion. Auf der Ebene A waren
diese Unterschiede am geringsten (AM: 10um) und wurden nach distal gréBer (DM: 275 um). Lateral
war ein entsprechender Verlauf besonders fiir den linken Femur zu beobachten. Beim rechten Femur

waren die Unterschiede sehr gering (alle unter 80 um).

4.1.2.Knochenpaar 2
Das Knochenpaar 2 stammte von einem weiblichen Spenderkdrper mit einem Gewicht von 60 kg und

einem Alter von 91 Jahren. Die Ergebnisse dieses Knochenpaares sind in Abb. 17 dargestellt.

Insgesamt zeigte sich die Dehnung fir alle gemessen Punkte und Belastungskonfigurationen gréRer
als beim Knochenpaar 1 und Knochenpaar 3. Die Werte fir die gemessene Dehnung waren
besonders im Bereich der Metaphyse auf Ebene A (AA, AM, AL, AP) deutlich gréBer als bei den
anderen Knochenpaaren. Am starksten wurden die Femora auch hier im proximalen, medialen
Bereich beansprucht (AM und BM). Der am weitesten distal liegende Messpunkt lateral (DL) zeigte

die geringste Dehnung (105-580 um).
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Beim rechten Femur wurden insgesamt an allen Punkten groRere Betrage fiir die Dehnung notiert.
An den medialen Punkten wurden negative Dehnungen gemessen, lateral positive. Am anterioren
Punkt (AA) wurden negative und posterior (AP) positive Dehnungen aufgezeichnet. Insgesamt wurde
deutlich, dass eine starkere negative Dehnung medial auf der gleichen Ebene zu einer starkeren
positiven Dehnung lateral fihrte. Ebenso verhielten sich die Daten fiir die anterioren und posterioren
Messpunkte. Eine Ausnahme zeigte sich fir den Punkt AP des linken Femurs bei 12° Adduktion, hier
wurde reproduzierbar ein deutlich negativer Wert gemessen. Auch bei Ausschluss der dadurch
entstehenden Differenz flir diesen Punkt gestalteten sich im Vergleich der beiden zusammen
gehorigen Femora die Differenzen der Dehnungen im Durchschnitt groRer (276 um) als bei
Knochenpaar 1. Maximal wurden 1279 um und minimal 25 um Differenz notiert. Die Abweichungen
verhielten sich jedoch insgesamt gleichsinnig zueinander. Mit Ausnahme der Messpunkte AM und
BM wurden bei 8° Adduktion groRBere Betrdge der Dehnung gemessen als bei 12°. Diese Differenzen
waren distal gréRer als proximal, mit Ausnahme der Differenz des rechten Femurs bei Punkt BM, die

mit 395 um gréRer war, als bei den anderen proximalen Punkten.

4.1.3.Knochenpaar 3

Knochenpaar 3 stammt von einem mannlichen, 57,5 kg schweren und 49 Jahre alten Spenderkorper.
Insgesamt wurden bei diesem Paar die geringsten Dehnungen gemessen (alle Betrdge unter 1000
pum, siehe Abb. 18). Die Daten des Punktes AM auf der rechten Seite bei 8° Adduktion wurden
aufgrund fehlender Reproduzierbarkeit von der Auswertung ausgeschlossen. AuBerdem wurden die
Messungen bei 8° Adduktion an den Punkten AA und AP links aus demselben Grund nicht
bericksichtigt. Betrachtet man die Ergebnisse im Seitenvergleich, so zeigten sich Differenzen von
durchschnittlich 232 um fiir gleiche Belastungskonfigurationen und Messpunkte. Die geringsten
Differenzen ergaben sich fir den Punkt AL mit 18 um und 48 um. Die groflte Abweichung fand sich
beim Punkt AA mit 759 um bei 12° Adduktion. Hier fand ein Vorzeichenwechsel statt, der auch
parallel dazu am gegeniberliegenden Punkt AP notiert wurde. Am Punkt AP wurden allerdings fiir
den rechten Femur negative Dehnungen gemessen. Bei allen anderen Femora waren die Dehnungen
an diesem Punkt positiv. Ansonsten wurden wiederum durchgehend negative Dehnungen an den
medialen Punkten (AM-DM) und beim anterioren Punkt der Ebene A (AA) gemessen. Positive
Dehnungen fanden sich bei den lateral angebrachten Dehnungsmessstreifen. Die deutlichste
Anderung der Dehnung bei Belastung ergab sich wiederum an der proximalen, medialen Diaphyse
(BM, CM). Die geringste Bewegung der Oberfliche zeigte sich, wie auch bei den anderen
Knochenpaaren, bei DL. Insgesamt waren die Betrage der Dehnungen bei 8° Adduktion gréRer als bei

12° Adduktion. Dabei verhielten sich die Daten fir einander gegeniliber liegende
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Dehnungsmessstreifen entsprechend. Wurden medial negativere Dehnungen gemessen, zeigten sich

in der Regel auch lateral positivere Werte.
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Abb. 18: Knochenpaar 3 vor Prothesenimplantation

4.1.4.Zusammenfassung Ergebnisse ohne Prothese

Betrachtet man die Ergebnisse aller Femora zeigen sich einige Gemeinsamkeiten. Die Dehnungen
waren medial durchgehend negativ und nahmen im proximalen Diaphysenbereich (AM-CM) die
groRten Betrdge aller Messungen an. Lateral wurden positive Dehnungen bei allen Femora
gemessen. Am weitesten distal liegendem Messpunkt lateral (DL) wurden insgesamt die geringsten
Betrdage notiert. Bei den verschiedenen Belastungskonfigurationen wurden fiir 8° Adduktion in der
Regel an allen Punkten und allen Knochenpaaren groRere Betrdge als bei 12° Adduktion gemessen.
Mit wenigen Ausnahmen wurden am anterioren Punkt der Ebene A (AA) negative und am
gegeniberliegenden Punkt (AP) positive Dehnungen gemessen. Insgesamt zeigte sich die geringste

Dehnung durch die Belastung beim Knochenpaar 3 und die groRte Dehnung beim Knochenpaar 2.
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4.2.Kadaverknochen mit Prothese

4.2.1.Knochenpaar 1 nach Prothesenimplantation

Beim Knochenpaar 1 wurde auf der linken Seite eine Metha® Kurzschaftprothese der GréRe 2 mit
einem CCD Winkel von 135° und einem M Kopf und auf der rechten Seite eine Bicontact®
Geradschaftprothese der GroRe 13 H mit einem M Kopf implantiert. Die Ergebnisse dieses
Knochenpaares sind in Abb. 19 dargestellt. Die Daten fiir die Messung bei 8° Adduktion wurden
aufgrund fehlender Reproduzierbarkeit beim linken Femur an zwei Punkten nicht bericksichtigt. Bei
dem posterioren Punkt der Ebene A (AP) ergaben sich bereits vor Prothesenimplantation nicht-
reproduzierbare Messergebnisse, sodass zur weiteren Auswertung kein Referenzwert vorlag. Auf der
gleichen Ebene zeigte sich lateral (AL) bei der Messung nach Implantation keine Reproduzierbarkeit

der Werte.

Insgesamt wurden beim linken Femur, der mit der Metha® Kurzschaftprothese versehen wurde, im
Vergleich zur Gegenseite groRere Dehnungen an allen Punkten gemessen. Die gemessenen
Dehnungen waren bis auf wenige Ausnahmen gréRer als die vor Implantation. Bei 8° Adduktion
zeigte sich eine Abnahme der Dehnung um 4,1 % (DM) bis 12,6 % (AL). Insgesamt veranderten sich
die gemessenen Werte auf der linken Seite weniger bei 8° Adduktion, als bei 12° Adduktion. Hier
wurden an den Punkten AP und DL Ergebnisse von Uber 200 % notiert. Die verschiedenen
Belastungskonfigurationen verursachten geringere Unterschiede im proximalen Bereich der Diaphyse
(BM/CM und BL/CL). Hier lagen alle Ergebnisse in einem Bereich von ca. 120 % zu den Werten der
Knochen ohne Prothese. Die maximale Differenz zwischen den Belastungskonfigurationen betrug
unter 7 %. Die weiteren medialen Punkte (AM und DM) und der anteriore Punkt der Ebene A (AA)
zeigten Ergebnisse von 98 % bis 127 % der Dehnungen der Knochen ohne Prothese. Einander
gegeniberliegende Punkte zeigen bei groReren Dehnungsanderungen auf der einen Seite des Femurs

entsprechend groRere Anderungen auf der Gegenseite.

Flr die Bicontact® Geradschaftprothese wurden insbesondere im metaphysaren Bereich (AA, AM, AL,
AP) geringere Dehnungen gemessen (31 %-94 %). Besonders lateral wird dies deutlich (AL 31% bei 8°
Adduktion und 33% bei 12° Adduktion). Entlang der Diaphyse nahm die Dehnung des Femurs nach
distal weiter ab (DL 13% bei 12° Adduktion und 38% bei 12° Adduktion). Medial reduzierte sich die
gemessene Dehnung im geringeren MaR (69-94%), erreichte jedoch auch hier nicht die

urspriinglichen Dehnungen.

Aufgrund einer fehlenden Reproduzierbarkeit wurden wenige Ergebnisse von der Auswertung

ausgeschlossen (Erlauterung siehe 4.1).
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Abb. 19: Knochenpaar 1 nach Prothesenimplantation

4.2.2.Knochenpaar 2 nach Prothesenimplantation

Bei Knochenpaar 2 wurde die Metha® Kurzschaftprothese der GréRe 3 mit einem CCD Winkel von
135° und einem M Kopf auf der rechten Seite implantiert. Auf der linken Seite wurde eine Bicontact®
der GréRe 16 H mit einem M Kopf verwendet. Die Ergebnisse nach Implantation der Prothesen sind
in Abb. 20 dargestellt. Bei diesem Paar waren die Ergebnisse nach Prothesenimplantation an den
Punkten AL und AP auf der linken Seite nicht mehr reproduzierbar, weshalb sie von der Auswertung

im Folgenden ausgeschlossen werden.

Beim rechten, mit der Metha® Kurzschaftprothese versorgten Femur wurden insgesamt nach der
Implantation groRBere Dehnungen gemessen. Nur in der Ebene D zeigte sich bei 12° Adduktion eine

starkere Zunahme auf der, mit der Bicontact® Geradschaftprothese versehenen, linken Seite.

Das rechte Femur wies besonders an den Punkten AA (195% bei 12° und 207% bei 8° Adduktion) und
DL (174% bei 12° und 171% bei 8° Adduktion) Dehnungszunahmen auf. Die geringsten Dehnungen
wurden in der Ebene A medial (AM: 66% bei 12° und 79% bei 8° Adduktion), lateral (AL: 56% bei 12°
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und 53% bei 8° Adduktion) und posterior (AP: beide Belastungskonfigurationen 82%) gemessen. Auch
am Punkt BM nahm die Dehnung nach Implantation der Metha® Kurzschaftprothese ab (76% bei 12°
und 63% bei 8° Adduktion). Die geringste Anderung der Dehnung, mit durchweg unter 15% erfuhr
der Femur an den lateralen Punkten der proximalen Diaphyse (BL und CL). An den distalen Punkten
medial (CM und DM) wurden Dehnungszunahmen auf 126% (DM 12° Adduktion) bis 146% (CM 8°
Adduktion) gemessen. Die Differenzen, die sich fir den rechten Femur zwischen den beiden
Belastungskonfigurationen ergaben, waren an den Punkten BM und CM am grof3ten, bleiben jedoch

unter 20%.

Beim linken, mit der Bicontact® Geradschaftprothese versorgten Femur zeigten sich alle Ergebnisse
der Ebene A und B unter 50%. In der Ebene C (CL und CM) wurden 46% (CL, 8° Adduktion) bis 58%
(CL, 12° Adduktion) der urspriinglichen Dehnung erreicht. In der Ebene D traten bereits
angesprochene Dehnungszunahmen in beiden Belastungskonfigurationen lateral (DL) und medial

(DM) auf.
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Abb. 20: Knochenpaar 2 nach Prothesenimplantation
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4.2.3.Knochenpaar 3 nach Prothesenimplantation

Beim Knochenpaar 3 wurde eine Metha® Kurzschaftprothese der GroRe 4 mit einem CCD Winkel von
135° mit einem M Kopf auf der rechten Seite verwendet. Die Gegenseite wurde mit einer Bicontact®
Geradschaftprothese der GréBe 14 H und einem S Kopf versorgt. Die Daten fiir die Punkte AM
(rechtes Femur) und AP (linkes Femur) mussten aufgrund fehlender Reproduzierbarkeit, zum Teil
bereits beim nativen Knochen, ausgeschlossen werden und werden hier nicht aufgefiihrt. Ebenso
werden die Ergebnisse der Punkte DL und AA auf der linken Seite bei 12° nicht weiter zur Auswertung

genutzt. Die Ergebnisse des 3. Knochenpaares sind in Abb. 21 dargestellt.

Die implantierte Metha® Kurzschaftprothese verursachte bei diesem Femur eine Veranderung der
Dehnung von durchschnittlich 16 %. Die grofSte Abnahme der Dehnung fand sich in der Ebene A
lateral (AL: 69% bei 12° und 58% bei 8° Adduktion). Weitere deutlichere Abnahmen fanden sich an
der Diaphyse bei 8° Adduktion medial (CM: 67%) und DM (72%). Eine deutliche Zunahme der
Dehnung wurde in der Ebene A anterior (AA) bei 8° Adduktion mit 144% gemessen. Weniger als 5%
Dehnungsveranderung erfuhren die Punkte BM und CL in beiden Belastungskonfigurationen.
Ebenfalls unter 5% Dehnungsverdanderung zeigten sich bei 12° Adduktion fiir die Punkte AA, DM und
DL und bei 8° Adduktion in der Ebene A posterior (AP). Am Punkt BL ergaben sich fir beide

Belastungskonfigurationen dhnliche Dehnungsminderungen (82% bei 12° und 78% bei 8° Adduktion).

Am linken Femur traten insgesamt Dehnungsabnahmen in der Ebene A und Dehnungszunahmen in
der Ebene D auf. Eine leichte Zunahme der Dehnung wurde in der Ebene A nur anterior gemessen
(AA: 109% bei 12° Adduktion). Medial (45% bei 12° und 52% bei 8° Adduktion) und lateral (34% bei
12° und 8° Adduktion) zeigte sich eine deutliche Abnahme der Dehnung. Im Verlauf der Diaphyse
nach distal wurden weitere Dehnungsminderungen ermittelt (BM: 66% bei 12° und 61% bei 8°
Adduktion, CM: 34% bei 12° und 47% bei 8° Adduktion). Eine Zunahme der Dehnung zeigte sich
lateral auf der Ebene C (CL: 127% bei 12° und 111% bei 8° Adduktion). In der Ebene D wurde lateral
(DL: 342% bei 8° Adduktion) und medial (DM 174% bei 12° und 139% bei 8° Adduktion) eine

Dehnungszunahme gemessen.
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Abb. 21: Knochenpaar 3 nach Prothesenimplantation

4.2.4.Zusammenfassung der Ergebnisse nach Prothesenimplantation

In Abb. 22 wird die mittlere Dehnungsdanderung mit der jeweiligen Standardabweichung dargestellt.
Bei der Betrachtung der Zusammenfassung der Ergebnisse fiel ein deutliches Schwanken der
Ergebnisse auf der Ebene D (Messpunkte DL und DM) auf, was in der zum Teil sehr groRen
Standardabweichung verdeutlicht wird. Es muss davon ausgegangen werden, dass diese
Schwankungen auf Messfehler zuriick zu fihren sind, weshalb die Aussagekraft der Daten auf dieser
Ebene nur gering ist. Insgesamt zeigte sich bei der Metha® Kurzschaftprothese eine geringere
Dehnungsanderung nach Prothesenimplantation, als bei der Bicontact® Geradschaftprothese.
Betrachtet man alle vorliegenden Ergebnisse, wurde durch die Metha® Kurzschaftprothese eine
Dehnungszunahme auf durchschnittlich 113% induziert (Irrtumswahrscheinlichkeit p=0,047). Die
Bicontact® Geradschaftprothese erzeugte eine Dehnungsabnahme auf durchschnittlich 53 %
(p=0,042). Unter Ausschluss der Ebene D wiirden sich diese Anderungen durch
Prothesenimplantation noch verdeutlichen, da es bei der Metha® Kurzschaftprothese bis auf die

Daten fiir den Messpunkt DL zu einer Reduktion der Dehnung von maximal 30% (AL) kam. Die
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Bicontact® Geradschaftprothese hingegen verursachte eine maximale Dehnungsreduktion von 73%

an genau diesem, klinisch relevantem Punkt.

Auch an den anderen Messpunkten zeigte sich bei der Bicontact® Geradschaftprothese insgesamt
eine Reduktion der Dehnung nach Prothesenimplantation. Nur in der distalen Ebene (DL, DM) trat
eine, zum Teil deutliche Zunahme der Dehnung auf. Am Punkt DL trat auch bei der Metha®
Kurzschaftprothese eine Zunahme der Dehnung auf, jedoch war diese nicht so grofl wie bei der
Bicontact® Geradschaftprothese. Wobei diese Aussagen aufgrund der moglichen Messfehler

skeptisch betrachtet werden sollten.

Im proximalen Bereich (AA, AL, AM und AP) war die Dehnung bei der Bicontact®
Geradschaftprothese um circa 50% nach Prothesenimplantation geringer. Die Metha®
Kurzschaftprothese zeigte hier eine geringere Reduktion der Dehnung, teilweise wurde eine héhere
Dehnung gemessen (AA, AP). Die geringste Anderung der Dehnung nach Prothesenimplantation zeigt

sich in den Ebenen B (BM, BL) und C (CL und CM) bei der Metha® Kurzschaftprothese.
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Abb. 22: Zusammenfassung der Ergebnisse nach Prothesenimplantation. (rot dargestellt

Veranderung der Dehnung in Prozent nach Implantation einer Metha®/ griin bei der Bicontact®)
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5.DISKUSSION

5.1.Bedeutung der Ergebnisse

Kurzschaftprothesen sollen eine proximale Krafteinleitung auf das Femur induzieren, die damit naher
an der Physiologie ist als bei den bewahrten Geradschaftprothesen. Es wird vermutet, dass der
Stress-Shielding-Effekt, der als eine Ursache fir langfristige, aseptische Lockerungen verantwortlich
gemacht wird, bei Kurzschaftprothesen geringer sei. Die postulierte metaphysare Verankerung der
Metha® Kurzschaftprothese wurde in dieser Studie mit der Verankerung der Bicontact®

Geradschaftprothese verglichen.

Dazu wurden sechs humane Kadaverknochen jeweils paarweise an definierten Punkten mit
Dehnungsmessstreifen ausgestattet. Die Dehnung der Kortikalis konnte so registriert werden. Die
Veranderung der Dehnung durch die Prothesenimplantation sollte untersucht werden. Hierzu
wurden die Prothesentypen per Zufallsprinzip auf die jeweilige Seite eines Knochenpaares aufgeteilt.
Die Femora wurden unter standardisierten Testbedingungen bei 8° und 12° Adduktion belastet, um
den Einbeinstand eines Probanden zu simulieren [17; 71]. Nach dem Wolffschen Gesetz baut sich
Knochen dort auf, wo die Belastung groRer ist und ab, wo die Belastung geringer ist [110]. Eine ideale
Prothese wirde demnach bei dieser Studie nach der Implantation keine Veranderung der
Dehnungen der Oberflache induzieren oder diese moderat erhéhen, damit ein sicheres und festes
Einwachsen ermoglicht werden kann. Die Aussagekraft des verwendeten Verfahrens zeigt sich in
Gemeinsamkeiten der Ergebnisse vor und nach der Implantation. Vor der Implantation zeigten sich
bei allen Femora medial negative und lateral positive Betrage fir die Dehnungen. Insgesamt wurden
die Femora also medial gestaucht und lateral gestreckt. Die Femora wurden durch die simulierte
Belastung gebogen. Die Betrage der Dehnungen waren bei allen Femora im Bereich der medialen,
proximalen Diaphyse am grofSten (BM-CM). Hier zeigte sich also insgesamt die grofite Biegung.
Zwischen den Knochenpaaren wurden jedoch Unterschiede in der Biegsamkeit beobachtet.
Knochenpaar 3 zeigte durchgehend geringere Dehnungen an allen Messpunkten, wahrend sich beim
Knochenpaar 2 deutlich groRere Betrage aufzeichnen lieBen. Zu beachten ist, dass das mannliche
Knochenpaar 3 mit 49 Jahren das jlingste verwendete Knochenpaar ist. Eine bessere Knochenqualitat
und damit mehr Festigkeit, sind hier anzunehmen. Hingegen ist das weibliche Knochenpaar 2 das
dlteste verwendete Knochenpaar, die vermehrte Biegsamkeit konnte auf eine schlechtere
Knochenqualitdit und einen geringeren Mineralsalzgehalt hinweisen, wie dieser bei alteren,
insbesondere weiblichen, Personen haufig vorkommt. Zudem ist der CCD-Winkel bei alteren
Personen haufig groRer als bei jiingeren, da der CCD- Winkel im Laufe des Lebens varischer wird. In

dieser Studie wurde das Offset vor und nach Implantation der Prothesen bestimmt. Dies war 49 mm
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bei den Knochenpaaren 1 und 3. Beim alteren Knochenpaar 2 wurde ein Offset von 54 mm
gemessen. Durch das groBere Offset ergibt sich ein langerer Hebelarm, welcher die vermehrte

Biegung des Knochenpaares 2 erklaren kdnnte.

Die Ergebnisse der beiden zusammengehdrigen Femora wichen an einzelnen Punkten bei gleichen
Belastungskonfigurationen kaum voneinander ab (durchschnittliche Abweichung: 134 um fir
Knochenpaar 1, 276 um fir Knochenpaar 2 und 232 um fiir Knochenpaar 3). Damit werden die
Reproduzierbarkeit der Ergebnisse und die individuellen Unterschiede jedes Knochenpaares deutlich.

Nach der Implantation zeigten sich Gemeinsamkeiten fiir die verschiedenen Prothesentypen.

Bei beiden Prothesen zeigte sich eine Veranderung der Dehnung nach Prothesenimplantation. Es
zeigte sich im metaphysiarem Bereich eine deutlich geringere Abnahme der Dehnung nach
Implantation der Metha® Kurzschaftprothese im Vergleich zur Bicontact® Geradschaftprothese.
Damit konnte gezeigt werden, dass diese Prothese zwar einen Stress-Shielding- Effekt nicht komplett
verhindern, aber deutlich reduzieren kann. Ganz besonders deutlich wird dies am klinisch relevanten
Punkt des Trochanter majors (AL). Wahrend die Metha® Kurzschaftprothese eine Dehnung von 70%
erreichte, wurden bei der Bicontact® Geradschaftprothese hier nur 27% der urspriinglichen Dehnung
gemessen. Auch in den anderen Bereichen wurden bei der Metha® Kurzschaftprothese geringere
Veranderungen der Dehnung gemessen. Insgesamt wurde die Dehnung durch Verwendung der
Bicontact® Geradschaftprothese um 60% starker reduziert, dabei waren die Aussagen, die das, unter
3.7.4 beschriebene, statistische Modell ermdglichte mit einer Irrtumswahrscheinlichkeit von p>0,05

statistisch relevant.

Bei den einzelnen Knochenpaaren ergaben sich jedoch Unterschiede in der Deutlichkeit dieser
Ergebnisse. Bei Knochenpaar 1 erreichte die Bicontact® Geradschaftprothese in keiner Messung die
urspriingliche Dehnung. Wohingegen die Metha® Kurzschaftprothese in fast allen Messungen eine
Dehnungszunahme, im Vergleich zu den Messungen am nativen Knochen, erreichte. Bei
Knochenpaar 2, bei dem es sich um die dltesten Kadaverknochen der vorliegenden Betrachtung
handelte, konnte die Metha® Kurzschaftprothese weniger physiologische Ergebnisse erzielen. Dieses
Knochenpaar zeigte vor der Implantation die starkste Dehnung. In Studien wird betont, dass
Kurzschaftprothesen eine gute Knochenqualitat voraussetzen [11; 48; 61], da die geringere
Oberflache die Primarstabilitdit einer Huftprothese beintrachtigen konnte. Eine schlechtere
Primarstabilitat konnte die von der Physiologie deutlicher abweichenden Ergebnisse bei dem

Knochenpaar 2 erklaren.

Das rechte Femur des Knochenpaares 3 erfuhr mit durchschnittlich 16% nach Implantation der

Metha® Kurzschaftprothese die geringste Verdanderung der Dehnung der Kortikalis nach
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Prothesenimplantation. Dieses Knochenpaar hatte das geringste Alter der verwendeten Femora,
sodass man annehmen konnte, dass das Ziel der physiologischen Krafteinleitung durch die
verwendete Kurzschaftprothese besonders bei jiingeren Patienten, die die hauptsachliche Zielgruppe
darstellen, erreicht werden kann. Die in dieser Studie verwendete Kadaveranzahl ist jedoch zu gering,
um die Fragestellung eindeutig zu beantworten. Zudem wurde die Primarstabilitdt in diesem

Versuchsaufbau nicht Gberpruft.

Eine Zunahme der Dehnung konnte bei der Bicontact® Geradschaftprothese nur an den distalen
Messpunkten der Diaphyse (DM, DL) festgestellt werden. Diese Prothese scheint sich (iberwiegend
hier zu verankern. Betrachtet man die groRen Schwankungen der Ergebnisse kdnnte es sich jedoch
auch um Messfehler handeln. Eindeutig zeigte sich jedoch eine deutlichere Abnahme der Dehnung
im metaphysdren Bereich. Die Prothese verklemmt sich also distaler als die Metha®
Kurzschaftprothese. Mutmalilich kann dies ein Grund fiir eine aseptische Lockerung sein. Dieser
Zusammenhang ist bisher noch nicht endgliltig bewiesen [17; 19]. Nach dem Wolffschen Gesetz [110]
wird durch die Entlastung eine Atrophie des proximalen Knochens verursacht. Damit kdnnte die
Ausgangslage fir eine Revisionsoperation weiter negativ beeinflusst werden. Klinische Studien der
Bicontact® Geradschaftprothese kdnnen dies jedoch teilweise wiederlegen. Hier nimmt man eine

meta-diaphysare Verankerung der Bicontact® Geradschaftprothese an [70; 56].

Zusammenfassend konnen die Ergebnisse so interpretiert werden, dass die Metha®
Kurzschaftprothese im Vergleich zur Bicontact® Geradschaftprothese eine physiologischere
Krafteinleitung bewirkt, da die Dehnungsveranderungen nach Prothesenimplantation bei der
Bicontact® Geradschaftprothese (iberwiegen. Die Metha® Kurzschaftprothese verankert sich
vorwiegend metaphysar und sollte durch eine leichte Erhéhung der Oberflaichendehnung ein
positives bone-remodelling induzieren. Dennoch kann ein Stress-Shielding bei dieser Prothese,
insbesondere im Bereich des Trochanter majors auftreten und nicht ganzlich vermieden werden. Die
Bicontact® Geradschaftprothese verankert sich hingegen meta-diaphysar, mit den potentiell
bekannten Folgen des Stress-Shieldings. Wodurch sich eine Verdickung der distalen Kortikalis und
eine Reduktion der proximalen Knochensubstanz ergeben kénnen und damit eine aseptische
Lockerung wahrscheinlicher wird. Klinisch-radiologische Studien zeigen jedoch keine ausgepragte

Knochenatrophie bei der Bicontact® Geradschaftprothese [70; 56].

5.2.Ergebnisse im aktuellem Kontext
Die vorliegende Studie entspricht in den angewendeten Materialien und in der Methodik einer
Studie an validierten Kunstknochen, die im Labor fir Biomechanik und Biomaterialien der

orthopdadischen Klinik der Medizinischen Hochschule Hannover durchgefihrt wurde [34]. Ein direkter



50

Vergleich der Ergebnisse beider Studien ist daher moglich. Kleine Einschrankungen sind allerdings zu
beachten. Durch die unterschiedliche Oberflachenstruktur musste die Position der einzelnen
Dehnungsmessstreifen angepasst werden. Zudem wurde zwischen beiden Studien die Berechnung
der Dehnung aus den aufgezeichneten Ergebnissen neu liberdacht und angepasst. Es zeigen sich

allerdings durch beide Anderungen keine prinzipiellen Verdnderungen der Ergebnisse.

Auch in der Studie am Kunstknochen konnte eine eher metaphysare Verankerung der Metha®
Kurzschaftprothese und eine der Physiologie ndhere Krafteinleitung als bei der Bicontact®
Geradschaftprothese gezeigt werden. Jedoch wurde auch hier eine Abnahme der Dehnung im
Bereich des Trochanter majors (AL) gemessen (knapp unter 50%). Auf der gleichen Ebene anterior
(AA) und posterior (AP) ergaben sich bei beiden Studien nur geringe Unterschiede zu den
gemessenen Dehnungen vor der Implantation der Metha® Kurzschaftprothese, wahrend sich bei der
Bicontact® Geradschaftprothese deutliche Reduktionen dieser ergaben. Dies wurde bei beiden
Studien medial und lateral (AM und AL) besonders deutlich. Im Bereich des Kalkars (AM) war die
Reduktion der Dehnung bei den Kunstknochen noch deutlicher als bei den Kadaverknochen. In den
Ebenen B und C ergaben sich kaum Unterschiede zwischen den beiden Studien. Auch bei den
verschiedenen Belastungskonfigurationen (8 und 12° Adduktion) traten kaum Differenzen auf. In der
Ebene D fiel bei den alteren Kadaverknochen (Knochenpaar 1 und Knochenpaar 2) eine leichte
Zunahme der Dehnung lateral (DL) auf. Hier waren die Ergebnisse der Kunstknochen nur dem 49
jahrigem Kadaverknochenpaar 3 in gleicher Giite dhnlich. Was vermuten lasst, dass die validierten

Kunstknochen eine dhnliche Biegsamkeit aufweisen, wie diese jlingeren Femora.

Zahlreiche Autoren berichten von biomechanischen Studien, in denen ein dhnliches Vorgehen
gewdhlt wurde. Mehrere Prothesentypen wurden in Kadaverknochen, die zuvor mit
Dehnungsmessstreifen ausgestattet wurden, getestet. Dabei wurde jeweils das Dehnungsmuster vor
und nach Implantation bewertet [67; 101; 71; 17; 18; 51; 19; 7]. Die Positionen der
Dehnungsmessstreifen wurden nicht in allen Studien gleich gewdhlt. Jedoch bestatigen sich die
Studien gegenseitig in ihrem Ergebnis und zeigen alle eine Minderung der Dehnung nach
Prothesenimplantation. Diese zeigte sich bei Standardschaften besonders deutlich im Bereich des
Kalkars [101]. Prothesen mit proximaler Krafteinleitung kénnen in vitro diesen Effekt verringern,
jedoch nicht verhindern [17]. Insgesamt sei die Dehnungsveranderung bei individuell angepassten
Prothesen, die die Metaphyse des Femurs optimal ausfillen sollen, geringer als bei anatomischen
Schaften [67; 71]. Wobei sich die Ergebnisse von anatomischen Schaften und Kurzschaftprothesen
ndaher an der Physiologie der Krafteinleitung zeigten und einen geringeren Stress-Shielding-Effekt
verursachten, als Geradschaftprothesen [90; 7; 51]. Durch Einbringen von stufenformigen

Einkerbungen im Bereich des Kalkars konnte die Dehnungsreduktion an einem individuell gefertigten
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Langschaft an dieser Stelle reduziert werden. Dennoch zeigte sich ein Stress-Shielding-Effekt sowie
eine proximal betonte Dehnungsreduktion auch fiir diese Art der Hiftprothese [67]. Eine andere
Studie verglich eine anatomische Geradschaftprothese, die in einem Modell unzementiert und
zementiert eingebracht wurde [102]. Hier zeigte sich fir den nicht zementierten Schaft eine mit 56%
reduzierte Dehnung im Bereich des Kalkars. Fiir den zementierten Schaft wurde sogar nur 30% der
urspriinglichen Dehnung an dieser Stelle gemessen. Die in der vorliegenden Studie verwendete
Bicontact® Geradschaftprothese erzielt eine proximale Krafteinleitung im Vergleich zu anderen
Standardschaften. Hier konnte eine relativ geringe Dehnungsminderung im Bereich des Kalkars von
57% gemessen werden. Dies verdeutlicht die sehr geringe Dehnungsminderung bei der getesteten
Metha® Kurzschaftprothese mit durchschnittlich 95% (8° Adduktion) und 82% (12° Adduktion) der

Dehnung des Knochens ohne Prothese an der gleichen Stelle.

Besonders physiologisch sei die Krafteinleitung durch schaftlose Prothesen, auch wenn diese
EinbuBen in der Stabilitat zeigten [3]. Eine weitere Studie konnte jedoch zeigen, dass die alleinige

Verkirzung des Schaftes die Krafteinleitung auf den Kalkar nicht beeinflussen konnte [72].

Teilweise wurden in den genannten Studien viele verschiedene Belastungskonfigurationen, zum Teil
auch mit der Simulation eines Muskelzugs, angewendet. Es konnte jedoch gezeigt werden, dass diese
nur eine geringe Abweichung der Dehnungen an den verschiedenen Positionen erzielen wiirden und
das prinzipielle Ergebnis sich nicht durch die Anwendung vieler verschiedener
Belastungskonfigurationen andert [18]. Auch in der vorliegenden Studie ergaben sich durch die zwei
angewendeten Belastungskonfigurationen maximal zu 20% unterschiedliche Ergebnisse. Die
Unterschiede zeigten sich in statistischen Berechnungen nicht signifikant. Das gibt Hinweise darauf,
dass auf einen allzu komplexen Versuchsaufbau verzichtet werden kann, ohne dass von EinbuBen der

Aussagekraft einer biomechanischen Studie ausgegangen werden muss.

Die zuvor genannten Studien bestatigen sich nicht nur gegenseitig. Im Vergleich mit klinisch-
radiologischen Studien zeigt sich entsprechend der Dehnungsanderung ein mehr oder weniger
positives bone-remodelling fiir die einzelnen Modelle. Damit kann die klinische Relevanz der in vitro

erfassten Ergebnisse verdeutlicht werden.

In DEXA-Studien wird durch eine Knochendichtemessung das bone-remodelling und damit indirekt
die Krafteinleitung nach Prothesenimplantation durch diese auf das Femur untersucht. Es konnte in
einer solchen Studie gezeigt werden, dass nach Implantation einer Metha® Kurzschaftprothese die
Knochendichte im Bereich des Kalkars (Gruen-Zone 7) zu nimmt [57]. Daher ist zu vermuten, dass
sich diese Prothese Uberwiegend metaphysar verankert. In der vorliegenden Studie an

Kadaverknochen konnte fiir diesen Bereich eine durchschnittlich 5% (8° Adduktion) bis 18%ige
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Dehnungsminderung gemessen werden. Diese geringen Differenzen erreicht sonst keine weitere
bisher getestete Kurz- oder Geradschaftprothese. In der gleichen radiologischen DEXA-Studie wurde
eine Verringerung der Knochendichte, die indirekt Hinweise auf ein Stress-Shielding gibt, im Bereich
des Trochanter majors (Gruen-Zone 1) beobachtet. Hier stimmen die Ergebnisse der vorliegenden

Studie mit der an Kunstknochen [34] und der klinischen Studie von Lerch et al. iberein.

In einer anderen Studie, in der anatomisch geformte Prothesen mit konventionellen
Geradschaftprothesen verglichen wurden, wird ebenfalls beschrieben, dass die in vitro beobachteten
Veranderungen der Dehnung der Kortikalis Schlisse auf die in vivo beobachteten
Knochenumbauprozesse zuldsst [19]. Ebenso zeigt eine biomechanische Studie, die andere
Kurzschaftmodell e (u.a. die o0.g. ESKA Cut®) mit einem Standardschaft vergleicht, nicht nur dhnlich
physiologischere Dehnungswerte fiir die Kurzschaftprothese, sondern auch ein entsprechend
positives bone-remodelling flir diese Prothese [90]. Dies kann den Vergleich der in der vorliegenden

Studie gefundenen Ergebnisse mit der oben genannten DEXA Studie [57] erneut bestatigen.

In klinischen Studien mit mittelfristiger Laufzeit (weniger als zehn Jahre) zeigen sich fir
Kurzschaftprothesen aussichtsreiche Ergebnisse. So wird in einer Metaanalyse von 49 klinischen
Studien mit 19 verschiedenen Kurzschaftprothesen, die bei 6495 Patienten angewendet wurden, von
einer durchschnittlichen Revisionsrate von deutlich weniger als 10% berichtet [99]. Die Metha®
Kurzschaftprothese wurde in verschiedenen Studien untersucht. 2009 wurden die Ergebnisse von 50
implantierten Metha® Kurzschaftprothesen mit einer Studienlaufzeit von zwei Jahren veroffentlicht
[11]. Revisionen mussten hier aufgrund einer aseptischen Lockerung, einer periprothetischen Fraktur

nach Sturz und wegen eines Bruchs des Titankonus durchgefiihrt werden.

An anderer Stelle wird von 1,3% aseptischen Lockerungen der Metha® Kurzschaftprothese berichtet
[100]. Dabei betrachteten die Autoren Ulber einen Zeitraum von 10 Jahren die Daten von insgesamt
1953 implantierten Metha® Kurzschaftprothesen unterschiedlicher Standzeit. Bei mehr als der Halfte
der Falle der Lockerungen (58%) wurde eine zu klein gewahlte GréBe der primar implantierten
Prothese als Ursache der Lockerung festgestellt. Zudem konnten nach Hiftkopfnekrose (23% der
gelockerten Prothesen) und bei Coxa vara (7%) vermehrt aseptische Lockerungen beobachtet
werden. In anderen Studien wird von keinem Revisionsfall nach 13 [92], 24 [57] und 32 [85] Monaten
berichtet. Zusammenfassend scheinen sich die in der vorliegenden Studie gefunden Ergebnisse auch
klinisch zu bestatigen. Inwieweit die hier bestadtigte metaphysdre Verankerung der Metha®
Kurzschaftprothese tatsachlich eine langere Standzeit durch ein vermindertes Stress-Shielding
erreichen kann, kann jedoch durch die fehlenden Langzeitergebnisse nicht abschlieRend geklart

werden.
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Der Zusammenhang von Stress-Shielding und aseptischer Lockerung wird heute allgemein vermutet
[17; 18; 19], konnte jedoch noch nicht bewiesen werden. In der vorliegenden Studie konnte zwar
gezeigt werden, dass der Stress-Shielding-Effekt einer Metha® Kurzschaftprothese geringer ist, als bei
der vergleichend untersuchten Bicontact® Geradschaftprothese. Eine abschlieRende Bewertung der
Konzepte beider Prothesen ist dennoch nicht méglich, da eine Uberlegenheit der neueren Metha®
Kurzschaftprothese nur durch eine vergleichbare oder verlangerte Standzeit in klinischen

Langzeitstudien bei tatsachlich verbesserter Revisionsmoglichkeit bewiesen werden kann.

5.3.Grenzen des angewendeten Verfahrens

In dieser biomechanischen Studie konnte in vitro nur eine Anndherung an die in vivo Situation
geschaffen werden. Aufgrund des Kompromisses, der zwischen Durchfiihrbarkeit und Aussagekraft
einer Studie eingegangen werden muss, ergeben sich auch hier methodische Limitationen. Zunachst
wurde aufgrund der begrenzten Mittel nur eine Stichprobe von drei Kadaverknochenpaaren gewahlt,
die nur ndaherungsweise die individuellen Unterschiede in der Anatomie der Patienten nachahmen

konnte. Jedoch zeigt sich in der statistischen Auswertung, dass die Ergebnisse reproduzierbar waren.

Im Versuchsaufbau wurden einwirkende Muskelkrafte zur Vereinfachung des Versuchsaufbaus und
Erleichterung der Durchflhrbarkeit nicht simuliert. Diese beeinflussen die Dehnung des Femurs bei
eintreffenden Kraften. In anderen publizierten Studien wird diese Vereinfachung des
Versuchsaufbaus auch verwendet [7]. Die Dehnung im Bereich der Metaphyse wird zudem nicht

signifikant durch die Einwirkung von Muskelzligen beeinflusst [18].

Durch die zwei verschiedenen Belastungskonfigurationen wurde nur der Einbeinstand nachgestellt,
bei dem die Belastung auf den Schenkelhals am groRten ist [16; 82]. Jedoch belastet ein Patient, der
mit einer Prothese versorgt wurde, diese im Alltag vielfdltiger. Eine Belastung, die z.B.
Treppensteigen, Aufstehen aus dem Sitzen oder gar sportliche Betatigungen simuliert, wurde nicht
untersucht. Hierbei ergeben sich zum Beispiel bei Spriingen oder Auslassen von Stufen
Belastungsspitzen, die vermieden werden sollten, um einem Frakturieren der Femora vorzubeugen.
Die Stufenbelastungsmessungen zeigten jedoch, dass sich die Dehnungen linear zur Belastung des
Femurs verhalten (Abb. 15). In der hier dargestellten Studie wurde eine Belastung von 800 N
gewahlt, da die absolute Belastung bei der nachgewiesenen Linearitdt der Beziehung zwischen
Belastung und Dehnung nicht entscheidend ist. Aulerdem wurde bei den Ergebnissen nach
Prothesenimplantation jeweils der Bruchteil der Dehnung vor Implantation bei der jeweils gleichen

Belastung bestimmt.
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Ein Einwachsen der Prothesen, wie es in vivo geschehen soll, kann aus ethischen Griinden nicht
abgewartet werden, bevor biomechanische Testungen durchgefiihrt werden koénnen. Die
Sekundarstabilitat kann daher in biomechanischen Studien nicht berlicksichtigt werden. Durch eine
Verdichtung der Spongiosa oder Abbau dieser konnte sich die Gbertragene Kraft auf die Kortikalis
verandern. Es konnte gezeigt werden, dass ein solches bone-remodelling den Stress-Shielding Effekt
reduzieren kann [101]. Wiirde man also das Einwachsen der Prothesen bericksichtigen, kdnnte man

demnach mutmalRlich einen geringeren Stress-Shielding-Effekt nachweisen.

Die Dehnungsmessstreifen nehmen die Verdnderung der Dehnung nur punktuell an der Oberflache
der Femora auf. Durch unterschiedlich gewahlte Applikationspunkte kdnnten sich Fehler in den
Ergebnissen ergeben. Bei den verwendeten Kadaverknochen musste zum Teil von den geplanten
Messpunkten abgewichen werden. Damit die daraus resultierenden Fehler fir beide Femora eines
Knochenpaares vergleichbar bleiben, wurden die Veranderungen mithilfe des optischen
Ortungssystems Polaris beidseits in gleicher Weise vorgenommen. Trotz dieser Abweichungen
zeigten sich an allen Messpunkten, Femora und Belastungskonfigurationen lateral positive
Dehnungen und medial negative Dehnungen. Sodass davon auszugehen ist, dass sich die Dehnung
entsprechend auch zwischen zwei Messpunkten verhielt. Zudem zeigten sich beim Vergleich der
Ergebnisse vor Implantation dhnliche Ergebnisse fir beide zu einem Knochenpaar gehoérige Femora.
Daher scheinen mogliche Messfehler und kleine Variationen der Applikationspunkte nur geringe

Auswirkungen auf die Ergebnisse zu haben.

Eine weitere Fehlerquelle konnte sich bei dem vorliegenden Studiendesign dadurch ergeben, dass
das Offset nicht passend zum nativen Kadaverknochen gewahlt wird. Die implantierte Prothese stellt
einen Hebelarm dar, der bei zu groRem Offset eine Dehnungszunahme verursacht. Dieser Fehler
sollte reduziert werden, indem konventionelle Rontgenaufnahmen der Knochen vor und nach
Prothesenimplantation durchgefiihrt wurden. Das Offset und die Beinlange wurde an jeweils beiden

Aufnahmen bestimmt und ggf. ausgeglichen.

Die Dehnungsmessstreifen lieferten Uberwiegend reproduzierbare Ergebnisse. Allerdings wurden
auch, besonders am Punkt AP, wechselnde Ergebnisse gemessen. Es zeigte sich also eine gewisse
Storanfilligkeit der Messapparatur am Kadaverknochen. Diese koénnte z. B. durch eine
Unregelmaligkeit der  beklebten Oberflache entstehen. Makroskopisch sichtbare
Unregelmaligkeiten wurden umgangen. Hier wiirde der Schnellklebstoff durch Auffiillen einer Pore
in einer dickeren Schicht vorliegen, die damit eine Verschiebeschicht darstellen wiirde. Eine glatte
und ebene Flache im Bereich dieses geplanten Messpunktes zu finden, erwies sich jedoch gerade im

Bereich der Crista intertrochanterica als schwierig. Zudem konnten der Dehnungsmessstreifen, die
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Anschlussbandchen und die Lotstation auch nicht ausreichend von Fett und Fllssigkeit isoliert
gewesen sein, wodurch sich Spannungsverdanderungen und Messfehler ergeben kdnnten. Damit
Messfehler die Ergebnisse nicht verfdlschen konnten, wurden nicht reproduzierbare Ergebnisse von

der Auswertung ausgeschlossen.

Die mogliche Fehlerrate wurde auf verschiedene Weise reduziert. Die Kadaverknochen wurden
jeweils paarweise vorbereitet, um maoglicherweise individuelle Anpassungen fiir beide Knochen
gleichermallen vorzunehmen. Fiir eine genaue Ergebnismessung war ein sicheres
Applikationsverfahren der Dehnungsmessstreifen notwendig. Dieses wurde im Vorfeld an
Schweineknochen ausfihrlich erprobt um mogliche Fehlerquellen zu reduzieren. So wurde vor der
Verarbeitung der Knochen die vollstandige Erwarmung dieser auf Zimmertemperatur abgewartet. Es
zeigte sich, dass hierfir circa sechs Stunden bendétigt wurden. Wurde diese Zeit nicht abgewartet und
bereits vorher, bei noch kadlterem Knochen, mit dem Applikationsverfahren begonnen, erhdhte sich
die Trockenzeit des verwendeten Schnellklebstoffs erheblich. Zudem lieR sich bei gefrorenen
Knochen die Oberflache deutlich schlechter anrauen und entfetten. Dadurch kam es zu sekundaren
Verschiebungen der applizierten Dehnungsmessstreifen oder zur vollstandigen Lésung derer. Durch
die aus den Vorversuchen gewonnenen Erkenntnisse war eine sichere Applikation der
Dehnungsmessstreifen moglich. Es wurde auf ein gleichmaRiges Anrauen der Oberflaiche mit
Schmirgelpapier einer immer feineren Koérnung geachtet, zeitgleich wurde der Knochen lokal
entfettet. Damit Fllssigkeit und Fett die Klebestelle nicht verunreinigen konnten, wurde mit zwei
Schichten Polyurethanlack gearbeitet. Die Klebestellen wurden zudem mit Silikongummi abgedeckt.
Damit die Kadaverknochen wahrend dem Ablauf der Versuche geschuldeter Pausen nicht verderben
konnten, war zwischenzeitlich ein Einfrieren notwendig. Durch die Auswahl eines Klebstoffs, der
hierflir geeignet war, wurde die Fehlerrate erneut reduziert. In den Voruntersuchungen wurde
zudem getestet, dass sich die Dehnungsmessstreifen durch kurzzeitiges Erhitzen beim Loten der
Flachbandkabel nicht I6sen. Eine Vorbereitung der Dehnungsmessstreifen mit den Lotstationen

reduzierte diese kritische Zeit zudem.

Insgesamt wurde eine Moglichkeit verwendet, Prothesen in vitro reproduzierbar miteinander
vergleichen zu untersuchen. Durch den Bezug der Ergebnisse nach Implantation auf die Situation vor
der Implantation, konnten auch Unterschiede der beiden Femora eines Knochenpaares den Vergleich
der Prothesen wenig beeinflussen. Weitere Untersuchungen, auch mit anderen Prothesentypen, sind

moglich.

Die Verwendung von humanen Kadaverknochen hat Vorteile in der Aussagekraft einer Studie. Es

wird eine Stichprobe untersucht, die mit unterschiedlicher Beschaffenheit und Geometrie der
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Femora die Situation fiir den einzelnen Patienten besser darstellt, als es Kunstknochen mit
durchschnittlichen MalRken koénnen. Da die Trabekelstruktur und Festigkeit der Spongiosa in
Kunstknochen bemangelt wird, ist die Prazision der Praparation des Implantatlagers bei
Kadaverknochen héher. Die Primadrstabilitat sei daher in Kadaverknochen besser als in Kunstknochen

[54].

In der hier durchgefiihrten Studie ergibt somit sich ein besonderer Vorteil durch die Verwendung von
Knochenpaaren. Da diese jeweils von einem Individuum stammen, ist eine vergleichbare Anatomie
und Struktur der Knochen sichergestellt worden. So entstanden vergleichbare Bedingungen fiir beide
Prothesentypen. Die exakte Positionierung der Dehnungsmessstreifen mit Polaris ermdglichte durch
anatomische Gegebenheiten notwendige Anpassungen, die gleichzeitig fir jedes Knochenpaar
beidseits durchgefiihrt werden konnten. Die Vergleichbarkeit wurde damit weiter gesteigert. Die
Reproduzierbarkeit der Ergebnisse an den einzelnen Messpunkten, in einer Versuchsreihe oder auch
im Vergleich mit der jeweiligen Gegenseite, zeigte, dass durch das angewendete Verfahren eine
Aussage Uber die Krafteinleitung auf das Femur moglich ist. Auch nach Implantation der Prothesen

waren individuelle Aussagen fiir die jeweiligen Knochenpaare und Prothesentypen moglich.

Insgesamt stellt sich eine Variante der biomechanischen Untersuchung dar, mit der die durch eine
Prothese veranderte Krafteinleitung auf das Femur beobachtet werden kann. Damit sind indirekte
Aussagen (iber ein mogliches Stress-Shielding moglich, noch bevor klinische Langzeitdaten zur
Verfligung stehen. Bei der Metha® Kurzschaftprothese konnte die Hypothese der Uberwiegend
physiologischen Krafteinleitung im Vergleich zur Bicontact® Geradschaftprothese in der vorliegenden

Studie nicht widerlegt werden.
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6.ZUSAMMENFASSUNG

Die Implantation einer HUft-TEP ist die erfolgreichste und am haufigsten durchgefiihrte
orthopdadische Operation in Deutschland. Da heute in etwa 20% der Patienten, die eine solche
Prothese erhalten, unter 60 Jahren sind [21; 48] und damit ihre Lebenserwartung die Ubliche
Standzeit der Implantate Ubersteigt, missen gerade junge Patienten mit einer oder mehreren
Wechseloperationen rechnen. Um die Ausgangslage fiir diese Revisionen zu verbessern, sollte bei der
Primaroperation moglichst viel Knochensubstanz erhalten bleiben. Zudem wurde erkannt, dass eine
physiologische und proximale Krafteinleitung den Stress-Shielding-Effekt vermindern und damit
Knochenumbauprozesse positiv beeinflusst werden kdnnen. Zudem wurden in den letzten Jahren
muskelschonende, minimalinvasive Zugangswege entwickelt, die eine schnellere Rehabilitation

ermoglichen und somit Komplikationen verringern und Kosten einsparen kénnen.

Kurzschaftprothesen sollen (iber eine proximale Resektion, die Erleichterung der minimalinvasiven
Zugangswege und eine physiologischere Krafteinleitung diese Ziele verfolgen und durch einen
geringeren Stress-Shielding-Effekt zudem eine langere Standzeit erreichen. Daher wurden in den
letzten Jahren viele verschiedene Implantate entwickelt, die durch verschiedene Entwicklungs- und
Verankerungsprinzipien versuchen eine bestmogliche Rekonstruktion der Anatomie und
Standzeitverlangerung zu erreichen. Fir viele, der noch jungen Implantate, fehlen jedoch klinische
Langzeitdaten, die diese Uberlegungen bestitigen. Durch mittelfristige klinische Studien und

biomechanische Untersuchungen kdnnen diesbezliglich Vorhersagen getroffen werden.

Fir die Metha® Kurzschaftprothese lagen bisher keine Daten vor, die ihre postulierte, metaphysare
Krafteinleitung sicher bestatigen konnten. In der vorliegenden Studie sollte an einer Stichprobe von
drei Kadaverknochenpaaren mit Hilfe von Dehnungsmessstreifen die Dehnungsveranderung der
Femora vor und nach Implantation der Kurzschaftprothese im Vergleich zur bewahrten Bicontact®
Geradschaftprothese untersucht werden. Diese Dehnungsveranderung der Kortikalis nach

Prothesenimplantation lasst Schliisse auf die Art der Krafteinleitung zu.

Hierzu wurden die Femora paarweise in einer standardisierten Form in Methylmethacrylat
eingegossen, prapariert und mit jeweils zehn Dehnungsmessstreifen an definierten Positionen, mit
einem zuvor erprobten klebenden Verfahren, ausgestattet. AnschlieRend wurden die Femora in einer
speziell angefertigten Halterung in ein Material-Test-System integriert. Durch zwei verschiedene
Belastungskonfigurationen sollte der Einbeinstand simuliert werden. Nachdem auf diese Weise
Daten fiir die Dehnung der Femora bei den entsprechenden Belastungen gewonnen wurden, wurden

in jedem Knochenpaar nach dem Zufallsprinzip auf einer Seite die Metha® Kurzschaftprothese und
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auf der kontralateralen Seite eine Bicontact® Geradschaftprothese implantiert. Um maogliche
Veranderungen des Offsets aufzudecken wurden vor und nach Prothesenimplantation
nativradiologische Kontrollen durchgefiihrt. AnschlieBend wurden die Messungen in gleicher Weise
erneut durchgefiihrt. Die Verdanderung der Dehnung in Prozent wurde an den einzelnen
Messpunkten bestimmt und paarlbergreifend miteinander verglichen. So entstanden
Dehnungsmuster, die die beiden Prothesentypen in reproduzierbarer Weise auslésen und somit

Schlisse auf die tatsachliche Verankerung und Krafteinleitung zulassen.

Es zeigte sich, dass die Metha® Kurzschaftprothese der postulierten metaphysaren Verankerung
gerecht wird und sich die Dehnung der Kortikalis des Kadaverknochen insgesamt um 60% weniger
reduziert als bei der Bicontact® Geradschaftprothese. Im Bereich des Kalkars zeigt sich nach
Implantation einer Metha® Kurzschaftprothese in dieser Studie eine Dehnung von durchschnittlich
95% bei 8° Adduktion und 82% bei 12 ° Adduktion im Vergleich zum nativen Knochen. Die Bicontact®
Geradschaftprothese erreicht hier nur durchschnittlich 57% (bei 8 und 12° Adduktion) der
urspriinglichen Dehnung. Der Stress-Shielding- Effekt, der fiir aseptische Lockerungen verantwortlich
gemacht wird, ist bei der untersuchten Kurzschaftprothese also deutlich geringer als bei der zum
Vergleich hinzugezogenen Geradschaftprothese. Besonders deutlich wurde dieser Effekt bei dem
jingsten verwendeten Knochenpaar 3. Jedoch kann auch die Metha® Kurzschaftprothese ein Stress-
Shielding nicht ganzlich verhindern. Insbesondere im Bereich des Trochanter majors (Gruen Zone 1)
zeigt sich auch bei diesem Implantat eine deutliche Dehnungsverminderung, die jedoch im Vergleich
zu anderen biomechanischen Studien mit Testung von anderen Hiftprothesen geringer zu sein

scheint.

Die in der vorliegenden Studie gefunden Ergebnisse lassen sich mit bisher gewonnen Daten aus
klinischen Studien mit mittelfristiger Laufzeit und DEXA Studien vereinbaren. Auch hier zeigte sich
eine Knochendichtezunahme im Bereich des Kalkars und eine Knochendichteminderung in der Gruen
Zone 1. Sodass davon ausgegangen werden kann, dass durch die Belastung, die durch die Prothese
metaphysar ausgelost wird, ein positives bone-remodelling erzielt wird, das die Sekundarstabilitat

der Prothese hier erhoht. Ein positiver Einfluss auf die Standzeit der Prothese ist also moglich.

Da es sich jedoch um einen vereinfachten Versuchsaufbau handelt und durch
Knochenumbauprozesse verursachte Veranderungen der Stabilitdt nicht berlicksichtig werden
konnten, miissen klinische Langzeitstudien die Uberlegenheit der Metha® Kurzschaftprothese
gegeniber dem bewédhrten Bicontact® Geradschaft beweisen. Zudem ist die Indikation zur

Prothesenimplantation und Wahl des Implantats weiter im Einzelfall kritisch zu prifen, da die
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praoperative Anatomie des Patienten, sowie die Knochenqualitat Kontraindikationen fir

Kurzschaftprothesen darstellen kénnen.
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7.1.Abkiirzungsverzeichnis

Abkiirzung Bedeutung

AA Position Ebene A, anterior
AP Position Ebene A, posterior
AL Position Ebene A, lateral
AM Position Ebene A, medial
BM Position Ebene B, medial
BL Position Ebene B, lateral
ca. Circa

CCD-Winkel Caput-Collum-Diaphysenwinkel
C.F.P. Collum Femoris Preserving
CM Position Ebene C, medial
CL Position Ebene C, lateral
CT Computertomographie

(@)Y Position Ebene D, medial
DL Position Ebene D, lateral
gef. gegebenenfalls

kg Kilogramm

Max. Maximum

Min. Minimum

MIOS Minimally Invasic Orthopedic Solutions
mm Millimeter

0.g. oben genannten

u.a unter anderem

z.B. zum Beispiel
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Material

Bezugsquelle

Datenaufzeichnung

CANHEAD Basismodul (CB1014, HBM,
Deutschland), Verstarkermodul (CA 1030, HBM,
Deutschland), catmanEASY Software (HBM,
Deutschland) -> 100 Hz

Dehnungsmessstreifen (DMS)

(3/350 RY91; Hottinger Baldwin Messtechnik
GmbH (HBM), Darmstadt, Deutschland)

Flachbandkabel

Flachbandleitung AWG 28, farbcodiert,
Aufmachung 30,5 m Rastermal’ 1,27 mm (BKL-
ELECTRONIC Kreimendahl GmbH, Liidenscheid,
Deutschland)

Eingussmaterial

Methylmethacrylat (Technovit 4004, Heraeus
Kulzer GmbH, Wehrheim, Deutschland)

Lotstitzpunkte

(1-LS7 Hottinger Baldwin Messtechnik GmbH
(HBM), Darmstadt, Deutschland)

Material Test System

(MTS Mini Bionix 858; MTS Systems Corporation,
Eden Prairie, Minnesota, USA)

optisches Ortungssystem

(Typ Polaris P4, Northern Digital Inc., Ontarion,
Waterloo, Kanada)

Polyurethanlack

Abdeckmittel PU140l6sungsmittelhaltiger
Einkomponenten-Polyurethanlack (Hottinger
Baldwin Messtechnik GmbH (HBM), Darmstadt,
Deutschland)

Reinigungsspray

RMS 1-SPRAY Reinigungsmittel (Aceton und
Isopropanolgemisch; (Hottinger Baldwin
Messtechnik GmbH (HBM), Darmstadt,
Deutschland)
Enthaltener Lieferumfang

e 5 Spraydosen

e 450 Vliesstoffpads

Schnellklebstoff

X60 2-Komponentenkleber fir
Dehnungsmessstreifen (Hottinger Baldwin
Messtechnik GmbH (HBM), Darmstadt,
Deutschland)
Enthaltener Lieferumfang

e Anriihrgefalle

e Rihrstabchen

e Zellophanfolien

e Messloffel
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Silikon transparenter, |I6sungsmittelfreier
Einkomponenten-Silikongummi SG250 (Hottinger
Baldwin Messtechnik GmbH (HBM), Darmstadt,
Deutschland)
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