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Kurzfassung

In der zementfreien Hüftendoprothetik werden Hammerschläge eingesetzt, um die Ras-
peln bei der Präparation der femoralen Kavität voranzutreiben, das Implantat zu im-
plantieren sowie die Implantatkomponenten zu fügen. Die Stärke der Hammerschläge
ist entscheidend für eine stabile Presspassung, gleichzeitig ist die Dynamik der beteilig-
ten Instrumente sowie die Wechselwirkung mit dem Femur-Weichgewebe-System jedoch
komplex und individuell. Ziel dieser Arbeit ist daher die Untersuchung des Einflusses
patient*innen- und operationsspezifischer Eigenschaften auf das dynamische Verhalten des
Femur-Weichgewebe-Systems sowie die Kraftübertragung chirurgischer Instrumente.

Die experimentell bestimmten Parameter des Femur-Weichgewebe-Systems der untersuch-
ten menschlichen Körper variierten in Abhängigkeit von der Positionierung auf dem Ope-
rationstisch, die vom operativen Zugang abhängig war. Für beide untersuchten Zugänge
resultierten die Werte in einer relativ niedrigen Eigenfrequenz (lateral: 6,7 Hz, direkt ante-
rior: 9,6 Hz), sodass Metall-auf-Metall-Hammerschläge oder vergleichbare kurze Impulse
von automatisierten chirurgischen Einschlaginstrumenten zu einer überkritischen Anre-
gung führen. Dies hat zur Folge, dass das Implantat in das Femur eingebracht wird, bevor
der Knochen selbst überhaupt in Bewegung geraten kann.

Die experimentellen und numerischen Analysen ergaben eine signifikante Abschwächung
der aufgebrachten Hammerkraft durch den Impaktor. Das Impaktordesign hatte einen
erheblichen Einfluss auf die Kraftübertragung: Leichtere Impaktoren übertrugen höhere
Spitzenkräfte als schwerere. Bereits geringfügige Designmodifikationen führten zu Unter-
schieden in der übertragenen Kraft um den Faktor zwei.

Aufgrund der überkritischen Anregung ist eine intraoperative Anpassung der Operations-
technik an die Lagerung der Patient*innen oder die Masse und Steifigkeit des umliegenden
Weichgewebes nicht erforderlich. Die Verwendung unterschiedlicher Impaktoren kann je-
doch zu deutlichen Abweichungen in der Kraftübertragung führen. Ohne entsprechende
Aufklärung der Operateur*innen besteht bei einem Wechsel des Implantatsystems, der
zugehörigen Instrumenten oder des operativen Zugangs ein erhöhtes Komplikationsrisiko
für periprothetische Frakturen oder aseptische Lockerungen.





Abstract

In cementless hip arthroplasty, mallet blows are used to advance the rasp during the prepa-
ration of the femoral canal, to implant the prosthesis, and to join the implant components.
The strength of the mallet blows is crucial for a stable press fit, while the dynamics of
the involved instruments and the interaction with the femur-tissue system are complex
and individual. Therefore, the aim of this study is to investigate the influence of patient-
and surgical approach-specific characteristics on the dynamic behavior of the femur-tissue
system as well as the force transmission of surgical instruments.

The experimentally determined parameters of the femur-tissue system of the human bo-
dies examined varied depending on the positioning on the operating table, which in turn
depended on the surgical approach. However, for both surgical approaches examined,
the values resulted in a relatively low natural frequency (lateral: 6.7 Hz, direct anterior:
9.6 Hz). Consequently, metal-on-metal mallet blows or comparable short impulses from
automated surgical impaction tools lead to overcritical excitation. As a result, the implant
is inserted into the femur before the bone itself even starts moving.

The experimental and numerical analyses revealed a significant attenuation of the mallet
force by the impactor. The design of the impactor had a significant influence on the force
transmission: lighter impactors transmitted higher peak forces than heavier variants. Even
minor design modifications resulted in differences in the transmitted force by a factor of
two.

Due to the overcritical excitation, it is not necessary to make intraoperative adjustments
of the surgical technique to the patient’s positioning or to the mass and stiffness of the
surrounding soft tissue. However, the utilization of different impactors can lead to conside-
rable deviations in force transmission. Without adequate briefing for orthopedic surgeons,
changing the implant system, the associated instruments, or the surgical approach can
increase the risk of complications such as periprosthetic fractures or aseptic loosening.
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Glossar

Begriff Definition

Acetabulum Gelenkpfanne des Hüftgelenks
anterior vorne liegend (anatomische Lagebezeichnung)
Arthrose degenerative Gelenkerkrankung
aseptische Lockerung keimfreie Lockerung einer Prothesenkomponente
Exzision chirurgisches Herausschneiden von Gewebe oder Kno-

chen
Femur Oberschenkelknochen
Fraktur Knochenbruch
in vitro im Labor ablaufende Vorgänge
in vivo im lebenden Organismus ablaufende Vorgänge
in silico in computergestützter Simulation ablaufende Vorgänge
in situ an der ursprünglichen Position im Körper ablaufende

Vorgänge
Kavität präpariertes Prothesenbett im Knochen
kontralateral auf der entgegengesetzten Seite
lateral seitlich, seitwärts von der Körpermitte entfernt liegend

(anatomische Lagebezeichnung)
periprothetisch in der Nähe eines Implantats liegend
porzin vom Schwein stammend
posterior hinten liegend (anatomische Lagebezeichnung)
proximal rumpfwärts gelegener Teil einer Extremität (anatomische

Lagebezeichnung)
transgluteal durch die Gesäßmuskulatur
Die Definitionen der medizinischen Begriffe basiert auf [1].





Abkürzungs- und Symbolverzeichnis

Abkürzungen

Abk. Definition

ASIT automatisiertes chirurgisches Einschlaginstrument
(engl. automated surgical impaction tool)

CAD computergestützte Konstruktion (engl. computer-aided design)
DAA direkter anteriorer Zugang (engl. direct anterior approach)
FTS Femur-Weichgewebe-System (engl. femur-tissue system)
HTEP Hüfttotalendoprothese
LA lateraler Zugang (engl. lateral approach)
PA posteriorer Zugang (engl. posterior approach)
PoI relevante Position (engl. position of interest)
PPF periprothetische Fraktur (engl. periprosthetic fracture)
PTS Pelvis-Weichgewebe-System (engl. pelvis-tissue system)

Griechische Symbole

Symbol Einheit Definition

α - Typ I Fehlerniveau





1 Einleitung

1.1 Hintergrund
Auf die ersten Ansätze des Hüftgelenkersatzes im späten 19. und frühen 20. Jahrhundert
[2] folgte die Entwicklung der modernen Hüfttotalendoprothese (HTEP) durch Sir John
Charnley in den 1960er Jahren [3]. Diese revolutionierte das Verfahren und wird seitdem
stetig weiterentwickelt. Im Jahr 2023 war die „operation of the century“ [2] mit über
273 000 Erstimplantationen die häufigste Operation am Bewegungsapparat in Deutschland
[4]. Die Standzeiten von mehr als 15 Jahren für 89 % der primären HTEP und von mehr
als 25 Jahren für 57 % bestätigen den großen Erfolg dieses operativen Eingriffs [5].

Aufgrund des demografischen Wandels [6] und der gleichzeitig steigenden Mobilität und
Aktivität im höheren Alter [7] wird auch in Zukunft eine weitere Zunahme der Primärim-
plantationen in Deutschland erwartet [7]. Für den Zeitraum von 2016 bis 2040 wird eine
Zunahme um 23 % prognostiziert [7].

Obwohl die absoluten Fallzahlen der Primärimplantationen in den vergangenen Jahren
insgesamt zugenommen haben, ist die Wahrscheinlichkeit für einen Revisionseingriff in
Deutschland seit 2009 rückläufig und lag zuletzt im Jahr 2023 bei 12,5 % [4]. Die ab-
solute Anzahl an Revisionseingriffen hat im gleichen Zeitraum leicht abgenommen und
betrug 2023 ungefähr 34 000 Operationen [4]. Da Revisionseingriffe wiederum ein erhöhtes
Komplikationsrisiko mit sich bringen [8], besteht weiterhin Verbesserungsbedarf bei der
Implantation von HTEP, um bereits den ersten Revisionseingriff zu vermeiden.

Zu den häufigsten Ursachen für Revisionsoperationen zählen Lockerungen der Prothesen-
komponenten (20,5 – 41,6 % [9–12]) sowie periprothetische Frakturen (PPF; 15,7 – 24,6 %
[9–13]). Die PPF unterteilen sich in intraoperativ und postoperativ auftretende Fraktu-
ren. Intraoperativ können übermäßige Implantationskräfte Mikrofissuren und Frakturen
verursachen – z. B. durch zu große Raspeln oder ein überdimensioniertes Implantat [14–
16]. Postoperative PPF entstehen durch das weitere Einsinken des keilförmigen Schaftes
unter Dauerlast [17] oder bei einzelnen Spitzenlasten wie z. B. Stürzen [18] oder Stolpern
[19, 20], welche durch intraoperativ verursachte Mikrofissuren begünstigt [21] werden. Die
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Abwägung zwischen Frakturrisiko und dem Risiko einer aseptischen Lockerung durch eine
unzureichende Presspassung eines unterdimensionierten Schaftes muss intraoperativ von
den Operateur*innen berücksichtigt werden [21].

Hierfür ist die richtige Dosierung der intraoperativ aufgebrachten Kräfte entscheidend.
Diese werden seit Beginn der Endoprothetik beim Einschlagen von Raspeln und Implan-
taten sowie dem Fügen von Prothesenkomponenten mit Hammerschlägen aufgebracht [22].
Die Hammerschläge unterscheiden sich jedoch sowohl zwischen Operateur*innen [21, 23]
als auch zwischen den Operationen derselben Person [24–26].

Für einen dynamischen Vorgang wie das Einschlagen eines Implantats sind nicht nur
die Kraftübertragung vom Hammer durch den Impaktor zum Implantat relevant, son-
dern auch die mechanischen Eigenschaften und Randbedingungen des Objekts, das im
Kraftfluss dahinter liegt – in diesem Fall also der Körper der Patient*innen. Der gesamte
menschliche Körper stellt ein Schwingungssystem dar, das aus einer Vielzahl von Teil-
systemen besteht, die jeweils unterschiedliche Schwingungseigenschaften aufweisen [27].
Die Beine können in Abhängigkeit von ihrer Ausrichtung und Streckung Eigenfrequenzen
von ca. 2 Hz bis über 20 Hz aufweisen [27]. Das für die Implantation einer HTEP rele-
vante Teilsystem besteht aus dem Femur, das im umliegenden Weichgewebe gehalten und
gleichzeitig in einem beschränkten Rahmen beweglich gelagert ist. Dieses schwingfähige
Femur-Weichgewebe-System (eng. femur-tissue system, FTS) könnte durch das Körper-
gewicht sowie die Menge und Zusammensetzung des Muskel- und Fettgewebes beeinflusst
werden. Zusätzlich ist das Schwingverhalten der Gliedmaßen des menschlichen Körpers
von ihrer Lagerung auf dem Operationstisch abhängig [28], die wiederum entsprechend
des operativen Zugangs gewählt wird.

1.2 Motivation und Zielstellung
Der dynamische Prozess der Implantation ist bisher wenig untersucht. In den Operati-
onsanleitungen der Hersteller finden sich beispielsweise keine Empfehlungen zur intraope-
rativen Berücksichtigung des Femur-Weichgewebe-Systems hinsichtlich der Anzahl oder
Intensität der während der Implantation benötigten Hammerschläge. Darüber hinaus gibt
es eine Vielzahl verschiedener Impaktoren und Hämmer, welche sich zum Teil deutlich un-
terscheiden. Ob und wie diese die Kraftübertragung vom Hammer durch den Impaktor bis
zum Implantat beeinflussen, wird ebenfalls nicht von den Herstellern angegeben. Aufgrund
der dynamischen Vorgänge während eines Hammerschlages sollten beteiligte Komponen-
ten wie der Impaktor aber auch das FTS entsprechend berücksichtigt werden, um die
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wirkenden Kräfte besser zu verstehen. Sowohl zu niedrige als auch zu hohe Implanta-
tionskräfte können durch Lockerungen oder PPF zu Revisionen führen. Zur Reduktion
dieser Komplikationen werden im Rahmen dieser Arbeit die folgenden Forschungsfragen
mit Fokus auf die femorale Schaftimplantation untersucht:

1. Bestehen relevante Unterschiede in der Eigenfrequenz des FTS in Abhängigkeit vom
Körpergewicht der Patient*innen sowie von deren Positionierung auf dem Operati-
onstisch und somit vom operativen Zugang?

2. Wie verändert sich die maximal auftretende Kraft entlang des Übertragungsweges
während des Hammerschlages?

3. Welchen Einfluss hat das Impaktordesign auf die Kraftübertragung durch den Im-
paktor?

1.3 Struktur der Arbeit
Im Rahmen dieser kumulativen Dissertation wurden drei wissenschaftliche Artikel in Fach-
zeitschriften mit Peer-Review-Verfahren veröffentlicht [29–31]. Nach einer Übersicht des
aktuellen Stand des Wissens werden die wesentlichen Aspekte der Methodik und der Er-
gebnisse der Veröffentlichungen dargestellt sowie zusätzliche Aspekte ergänzt. Anschlie-
ßend werden die daraus abgeleiteten Erkenntnisse gemeinsam diskutiert. Hierbei wird
insbesondere die Konsequenz der dynamischen Vorgänge während der Implantation für
die klinische Praxis, die Durchführung von In-vitro-Studien und die Entwicklung neuer
Implantationsinstrumente berücksichtigt.
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Dieses Kapitel befasst sich mit den zentralen Grundlagen und wesentlichen Aspekten der
Hüftendoprothetik. Der Fokus liegt dabei auf dem chirurgischen Vorgehen bei der Hüft-
operation, den unterschiedlichen verwendeten Impaktoren und automatisierten chirurgi-
schen Einschlaginstrumenten sowie den verschiedenen Befestigungsmethoden des Femurs
für In-vitro-Studien.

2.1 Chirurgisches Vorgehen bei der Hüftoperation
Die mit Abstand häufigste Indikation für eine HTEP ist Arthrose im Hüftgelenk [11, 12].
Hierbei handelt es sich um eine degenerative Erkrankung des Gelenkknorpels, bei der die-
ser über das altersbedingte Maß hinaus stark verschleißt (Abbildung 2.1). Dadurch entste-
hen Schmerzen und Bewegungseinschränkungen, die im fortgeschrittenen Stadium häufig
nicht mehr durch eine konservative Therapie behoben werden können. Zur Wiederher-
stellung einer schmerzfreien Bewegung der Patient*innen kann das Hüftgelenk durch ein
künstliches ersetzt werden. Hierzu gibt es verschiedene operative Zugänge zum Hüftgelenk
(Abbildung 2.2A). Während der direkte anteriore Zugang (engl. direct anterior approach,
DAA) in Rückenlage durchgeführt wird, werden die Patient*innen für den lateralen Zu-
gang (engl. lateral approach, LA) und den posterioren Zugang (engl. posterior approach,

A B

Abbildung 2.1: A) Natives Hüftgelenk und B) Hüftgelenk mit degeneriertem Knorpel
[32].
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A

B
Abbildung 2.2: A) Lage der operativen Zugänge zum Hüftgelenk [33] und B) Lagerung

in Seitenlage unter Einsatz eines Tunnelkissens und zweier Seitenstützen
[34].

PA) in Seitenlage gebettet (Abbildung 2.2B). Nachdem der Schenkelhals resiziert wur-
de, wird der Femurkopf entfernt (Abbildung 2.3A). Anschließend wird die acetabuläre
Seite des Gelenks präpariert, indem der Gelenkknorpel mit hemisphärischen Fräsern ent-
fernt wird (Abbildung 2.3E). In die gefräste Kavität werden mittels Hammerschlägen
eine Pfanne und in diese ein Inlay eingeschlagen (Abbildung 2.3F-G). Auf der femoralen
Seite erfolgt die Präparation der Kavität schrittweise mit Raspeln zunehmender Größe,
die mit Hammerschlägen in den Markkanal getrieben werden (Abbildung 2.3B). Wurde
eine Raspelgröße erreicht, die festen Halt im Knochen findet, kann der Implantatschaft
in der zugehörigen Größe eingesetzt werden. Hierzu wird ein Impaktor auf das Implan-
tat aufgesetzt und das Implantat wird mittels Hammerschlägen auf den Impaktor in die
Kavität getrieben. Dort wird das Implantat durch eine Übermaßpassung verkeilt (Abbil-
dung 2.3C). Alternativ besteht die Möglichkeit, das Implantat mittels Formschluss unter
Verwendung von Knochenzement in einer größeren Kavität zu verankern. Abschließend
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wird mit einem weiteren Hammerschlag der Femurkopf auf den Schaftkonus gefügt (Ab-
bildung 2.3D).

A B C D

E F G

Abbildung 2.3: Operative Schritte zur Implantation der femoralen und der acetabu-
lären Komponenten einer totalen Hüftendoprothese (nach [35–37], mit
freundlicher Genehmigung der AO Foundation). A) proximales Femur
mit Schaftachse (grün) und Resektionsebene des Schenkelhalses (rot);
B) Präparation der femoralen Kavität mittels Raspeln; C) Implantati-
on des zementfreien Hüftschaftes; D) Fügen des Femurkopfes auf den
Schaftkonus; E) Präparation der acetabulären Kavität mittels hemi-
sphärischen Fräsern; F) Implantation der zementfreien Hüftpfanne und
G) Fügen des Inlays in die Prothesenpfanne.
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2.2 Impaktoren
Die Hammerschläge werden nicht direkt auf die Raspeln und Prothesenkomponenten auf-
gebracht. Durch das umliegende Weichgewebe sind diese zum einen nicht immer direkt zu
erreichen und zum anderen könnten sie durch direkte Schläge beschädigt werden. Statt-
dessen erfolgt die Übertragung der Implantationskräfte an die Prothesenkomponenten
mittels Impaktoren. Mit höherer Steifigkeit der Impaktorspitze werden höhere Maximal-
kräfte beim Fügen der Kopf-Konus-Verbindung übertragen [38]. Darüber hinaus ist der
Einfluss des Impaktors auf die Kraftübertragung bisher wenig untersucht worden.

Jeder Implantathersteller verkauft eigene Instrumente für seine Implantatsysteme und ei-
ne Bandbreite an operativen Zugängen. Zusätzlich kommt es vor, dass Hersteller im Laufe
der Zeit Instrumente für bereits bestehende Systeme überarbeiten oder austauschen. So-
mit existiert sowohl zwischen den Herstellern als auch innerhalb ihrer Sortimente eine
Vielfalt an Impaktoren (Abbildung 2.4), deren Einfluss auf die Implantation nicht syste-
matisch untersucht wurde.

Die typische Länge von Impaktoren liegt im Bereich von 25 cm bis 30 cm; abhängig vom
operativen Zugang sind auch andere Längen verfügbar. Ihr gängiger Aufbau besteht aus
einem Griffstück und einem Schaft. Die Griffe sind entweder massiv oder geschlitzt aus-
geführt, wobei die massiven Griffe entweder vollständig aus Metall oder aus einem Me-
tallkern mit einer Gummi- oder Kunststoffoberfläche zur verbesserten Ergonomie beste-
hen. Die meisten Griffe besitzen eine metallene Schlagfläche, die wiederum flach oder
gewölbt sein kann. Der Durchmesser der Schäfte variiert je nach Hersteller und Design
und die Standardvariante der Schäfte ist gerade. Abhängig vom geplanten operativen
Zugang und den damit verbundenen anatomischen Anforderungen gibt es jedoch auch ge-
krümmte Schäfte und Schäfte mit Versatz sowie Kombinationen aus beiden. Insbesondere
minimalinvasive Eingriffe haben spezielle Anforderungen an die Geometrie des Impaktors.
Mittlerweile sind außerdem modulare Lösungen verfügbar, bei denen je nach Anforderung
verschiedene Schäfte mit dem gleichen Griff kombiniert werden können. Zudem kann das
Instrumentarium für patient*innen-spezifische Implantate individuell gefertigte Impakto-
ren enthalten. Die Mehrheit aller Impaktoren wird auf den Schaft aufgesetzt, wodurch
primär Druckkräfte übertragen werden können. Es gibt jedoch auch Varianten, die in
den Implantatschaft eingeschraubt werden und somit neben Druck- auch Zugkräfte sowie
Momente übertragen können.
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A B C D E F G H I

Abbildung 2.4: Verschiedene Impaktoren zur Implantation von Hüftschäften aus dem
Sortiment von DePuy Synthes (Johnson & Johnson MedTech, Ray-
nham, MA, US). A) gerader Impaktor (Summit™); B) gerader, mo-
dularer Impaktor (Emphasys™); C) gerader, modularer Impaktor mit
Seitenversatz (Emphasys™); D) kurzer, gerader, modularer Impaktor
(Corail®, Tri-Lock®); E) gebogener, modularer Impaktor (Corail®, Tri-
Lock®); F) gerader Impaktor, der mit dem Schaft verschraubt wird
(Summit™); G) gerader Impaktor (Excel™); H) gerader Impaktor, der
mit dem Schaft verschraubt wird (Recalim™ Modular) und I) gebogener
Impaktor, der mit dem Schaft verschraubt wird (Reclaim™ Monobloc).

2.3 Automatisierte chirurgische
Einschlaginstrumente

Neben der Streuung der maximalen Kräfte bei manuellen Hammerschlägen können so-
wohl die Richtung des durch den Schlag erzeugten Kraftvektors sowie der Versatz zur
Impaktorachse variieren [39]. Zudem kann die tagtägliche Verwendung eines Hammers
im OP zu einer hohen körperlichen Belastung für die Operateur*innen führen [40, 41].
Zur Steigerung der Reproduzierbarkeit des Implantationsvorgangs und zur Entlastung
der Operateur*innen wurden automatisierte chirurgische Einschlaginstrumente (engl. au-
tomated surgical impaction tools, ASIT) entwickelt (Tabelle 2.1, Abbildung 2.5). Das Ziel
der Hersteller ist, den Hammer bei der Implantation zu ersetzen [40].
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CA B

D E

Abbildung 2.5: Übersicht einiger derzeit verfügbarer automatisierter chirurgischer Ein-
schlaginstrumente. A) Specht® (Integral Medizintechnik, Luzern, LU,
CH) nach [42]; B) Kincise™ (Johnson & Johnson MedTech, Raynham,
MA, US) [48]; C) Kincise™ 2 (Johnson & Johnson MedTech) [44]; D)
Hammr® (Zimmer Biomet, Warsaw, IN, US) [49] und E) Orthodrive®

DBZ-700 (De Soutter Medical, Aston Clinton, BKM, UK) nach [47].

Ein Schlag mit einem chirurgischen Metallhammer auf einen Metallimpaktor dauert et-
wa 0,15 ms (Abbildung 2.6A). Diese Zeitspanne beschreibt den Kontakt und somit die
Kraftübertragung zwischen Hammer und Impaktor. Für die Implantation ist jedoch die
Kraftübertragung vom Impaktor auf das Implantat entscheidend. Die dort wirkende Kraft
schwingt stärker und nimmt langsamer ab, wodurch sich eine Dauer der Kraftübertra-
gung von etwa 0,3 ms ergibt. Die ASIT generieren einen Impuls, der einem Hammerschlag
sowohl im Zeitbereich als auch im Frequenzspektrum sehr ähnlich ist (Abbildung 2.6).
Der erzeugte Schlag wird jedoch nicht mittels eines herkömmlichen Impaktors auf das
Implantat übertragen, sondern direkt über einen fest mit dem ASIT verbundenen Adap-
ter, der deutlich kürzer und leichter als die handgehaltenen Impaktoren ist. Im Falle des
ASIT Kincise™ (Johnson & Johnson MedTech, Raynham, MA, US) beträgt die Dauer
der essentiellen Kraftübertragung innerhalb des Adapters etwa 0,2 ms. Aufgrund der sehr
kurzen Schlagdauern wird bei der Kraftübertragung auf das Implantat sowohl bei Verwen-
dung eines ASIT als auch eines herkömmlichen Impaktors ein breites Frequenzspektrum
angeregt.

Ein wesentlicher Unterschied zwischen Hammer und ASIT ist jedoch die Wiederholungs-
rate der Schläge. Auch wenn diese häufig in Hertz angegeben wird, handelt es sich hierbei
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Abbildung 2.6: Beispielhafte Kraftsignale an der Spitze eines Hammers, im Schaft eines
Impaktors sowie im Adapter des automatisierten Einschlaginstruments
Kincise™ (ASIT; Johnson & Johnson MedTech, Raynham, MA, US)
im A) Zeitbereich und B) Frequenzspektrum. Hammerschlag und Mes-
sung am Impaktor stammen aus einer In-situ-Implantation, während
der Schlag des ASIT der letzte Schlag auf die finale Raspel einer In-
vitro-Präparation war1. Die Signale wurden im Zeitbereich mit einem
Rechteckfenster multipliziert.

nicht um die Frequenz einer harmonischen Schwingung, sondern um die Anzahl der Schlä-
ge pro Zeitintervall. Operateur*innen erreichen üblicherweise bis zu 2 Schläge pro Sekunde
[43]. Die ASIT sind hingegen zu schnelleren Schlagfolgen in der Lage und eine Untertei-
lung in zwei Gruppen ist diesbezüglich möglich (Tabelle 2.1). Die eine Gruppe arbeitet
mit Wiederholungsraten von 6 – 8 Schlägen pro Sekunde bei ähnlich hohen Kraftampli-
tuden wie der eines Hammerschlages [43, 44, 46]. Die andere Gruppe erreicht hingegen
deutlich höhere Wiederholungsraten von 60 – 70 Schlägen pro Sekunde bei niedrigeren
Kraftamplituden, um den Knochen weniger zu belasten [42, 50, 51]. Selbst bei hohen
Wiederholungsraten von bis zu 70 Schlägen pro Sekunde sind die sehr kurzen, hammer-
schlagsähnlichen Impulse bei einer Dauer von 0,2 ms lange abgeklungen, bevor der nächste
Schlag folgt. Zusätzlich wird an höheren Wiederholungsraten von bis zu 300 Schlägen pro
Sekunde geforscht [53]. Hierbei kann eine gleichmäßige Schwingung entstehen [53], da
die einzelnen Schläge aufgrund der Massenträgheit des Adapters und des Implantats in-
einander übergehen. Mit einer solchen Schwingung könnten deutlich niedrigere Kräfte
zur Implantation ausreichen [53]. Bisherige Untersuchungen beschränkten sich jedoch auf
Tests an Knochenersatzmodellen aus Polyurethan-Schaum [54], sodass die praktische Re-

1Unveröffentlichte Daten einer In-vitro-Präparation mit ASIT am Institut für Biomechanik von [52]
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levanz und Übertragbarkeit auf klinische Anwendungen bislang noch nicht abschließend
bewertet werden konnten.

Obwohl das primäre Ziel der ASIT die Erzeugung gleichartiger Schläge ist, ermöglicht ein
Teil von ihnen eine diskrete Einstellung der erzeugten Schlagenergie [45, 46], um geeignete
Energien für den jeweiligen Anwendungsfall innerhalb der Operation aufzubringen [55].
Somit kann zum Beispiel die Knochenqualität berücksichtigt werden [45]. Darüber hinaus
wäre eine Steigerung der Schlagenergie mit zunehmendem Setzen des Schaftes möglich,
wie sie auch bei der Verwendung von klassischen chirurgischen Hämmern zu beobachten
ist2.

2.4 In-vitro-Befestigungsmethoden
In der überwiegenden Mehrheit biomechanischer Studien mit humanen Femora wird in
vitro eine starre Befestigung verwendet [14, 56–63] (Abbildung 2.7). Hierbei wird das Fe-
mur meist in eine Einbettmasse eingegossen und anschließend in einem Schraubstock oder
einer entsprechenden Aufnahme fixiert. Ziel dieser Befestigung ist es, eine reproduzierba-
re Positionierung und Lastaufnahme zu gewährleisten. Diese Methode vernachlässigt die
weiche Aufhängung des anatomischen FTS.

Mittlerweile gibt es jedoch einige biomechanische Studien, die diese physiologischen Rand-
bedingungen versuchen zu berücksichtigen. Hierzu wurden bisher verschiedene Ansätze
verfolgt. Eine Möglichkeit besteht darin, die herkömmliche Befestigung auf eine Gelatine-
schicht [25], einen Block aus ballistischer Gelatine [64] oder eine Gummimatte zu stellen
[21]. Eine nahezu vollständige Einbettung des Femurs in Gelatine ist ebenfalls möglich
[65, 66]. Ein alternativer Ansatz ist die Verwendung von Schraubendruckfedern, um die
Nachgiebigkeit des Weichgewebes abzubilden [38, 67]. Vorteile dieses Verfahrens sind die
Modularität und die bekannte Federsteifigkeit. Die Vergleichbarkeit und Reproduzierbar-
keit dieser Studien sind stark limitiert, da die Gewebeparameter aller vorgestellter Ansätze
in den jeweiligen Studien nicht validiert wurden.

In der Arbeit von Doyle et al. wurden erstmals Parameter des FTS systematisch aus
Messungen an Leichnamen bestimmt [68]. Hierzu wurde in situ die Kraft am chirurgi-
schen Hammer bei Schlägen auf einen Impaktor gemessen, der starr in Verlängerung der
Femurachse mit dem proximalen Femur verbunden war. Zusätzlich wurde die Auslenkung
des Impaktors und somit des Femurs mittels Kamerasystem erfasst. Anschließend wurden
die Parameter eines numerischen Modells eines gedämpften Einmassenschwingers iterativ

2Unveröffentlichte Daten manueller In-vitro-Implantationen am Institut für Biomechanik von [52]
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CB

A

Abbildung 2.7: Starre Befestigungen von Femora in in vitro. A) zylindrische Aufnah-
me des eingebetteten Femurs ohne Neigungsmöglichkeit; B) Klemmung
am Femurschaft ohne Einbettung mit drei rotatorischen Freiheitsgra-
den und C) zylindrische Aufnahme des eingebetteten Femurs mit drei
rotatorischen Freiheitsgraden in vertikaler Ausrichtung.

angepasst, um die Differenz zwischen der modellierten und der experimentell gemessenen
Verschiebung zu minimieren. Basierend darauf wurde ein mechanisches Ersatzmodell mit
entsprechenden Parametern gebaut, das die In-situ-Messungen gut abbildete. Mit diesem
Ansatz konnte gezeigt werden, dass ein gedämpfter Einmassenschwinger das Verhalten
des FTS gut beschreibt.



3 Material und Methoden

In diesem Kapitel werden die methodischen Vorgehensweisen der drei durchgeführten
Studien zusammengefasst. Zunächst wird die Surrogat-Studie zur Analyse der Kraftüber-
tragung vom Hammer durch den Impaktor bis zum Implantat unter Berücksichtigung
variierender Parameter des technischen Ersatzmodells des FTS sowie die zugehörige Mo-
dellierung beschrieben. Anschließend folgt die Messung an menschlichen Leichnamen zur
Charakterisierung des FTS. An denselben Leichnamen wurde zudem der Einfluss unter-
schiedlicher Impaktordesigns auf die Kraftübertragung analysiert. Abschließend wird die
Kraftübertragung durch den Impaktor bei In-situ- und In-vitro-Implantationen vergli-
chen.

3.1 Surrogat-Studie
In dieser In-vitro-Untersuchung wurde die Kraftübertragung vom Hammer durch den
Impaktor zum Implantat analysiert. Zur Fokussierung auf den Impaktor wurde auf biolo-
gische Präparate verzichtet und stattdessen der Fügeprozess der Kopf-Konus-Verbindung
untersucht. Hierzu wurden Metallköpfe mit jeweils einem Hammerschlag auf den zugehöri-
gen Kopf-Impaktor auf Schaftrepliken gefügt (Abbildung 3.1A). Die mechanischen Eigen-
schaften des umliegenden Weichgewebes wurden berücksichtigt, indem die Schaftrepliken
auf einen Einmassenschwinger mit unterschiedlichen Gewebeparametern als Surrogat des
FTS montiert wurden. Zur Variation dieses Surrogats standen vier verschiedene Spiral-
druckfedern (0,6 N/mm, 1,9 N/mm, 4,0 N/mm und 5,0 N/mm) sowie zwei unterschiedli-
che Massen (0,52 kg und 0,89 kg) zur Auswahl. Darüber hinaus wurden die Schaftrepliken
direkt mit der hohen Masse der Plattform eines Versuchstisches (167 kg) verschraubt.
Dadurch konnte die feste Einspannung, wie sie in herkömmlichen In-vitro-Experimenten
angestrebt wird, mit der zuvor verwendeten weichen Aufhängung verglichen werden.

Die Messung der auftretenden Kräfte erfolgte synchron an drei Positionen entlang des
Kraftübertragungsweges: an der Hammerspitze, im Kopf-Impaktor zwischen Schaft und
Polymer-Spitze sowie unterhalb des Schaftkonus (Abbildung 3.1A). Die Kraftsignale wur-
den anschließend mit einem Butterworth-Tiefpassfilter vierter Ordnung ohne Phasenver-
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Abbildung 3.1: A) Synchrone Kraftmessungen im Hammer, Kopf-Impaktor und Im-
plantatschaft beim Fügen der Kopf-Konus-Verbindung unter Verwen-
dung des Surrogats des Femur-Weichgewebe-Systems (FTS) und B)
Aufbau des phänomenologischen, uniaxialen In-silico-Modells (beide
nach [29]).

schiebung gefiltert. Das Kraftverhältnis aus der Kraft am Impaktor bzw. Schaft und der
maximalen Hammerkraft des zugehörigen Schlages wurde als Maß für die Abschwächung
der Kraftübertragung definiert.

Zur Beschreibung des dynamischen Kraftübertragungssystems wurde ein phänomenologi-
sches, uniaxiales In-silico-Modell erstellt (Abbildung 3.1B). Dieses bestand aus idealisier-
ten Massen, Federn und Dämpfern sowie einem einseitigen Anschlag für die Kontaktsi-
tuation zwischen Impaktorspitze und Hüftkopf und einem Reibelement zur Nachbildung
der Konusverbindung. Die Modellparameter wurden durch eine Kombination aus Sensi-
tivitätsanalyse und Optimierung basierend auf den experimentellen Daten ermittelt. Das
validierte Modell wurde anschließend verwendet, um Parametervariationen des Impak-
tors und des Surrogats des FTS durchzuführen und den Einfluss dieser Größen auf die
Kraftübertragung zu untersuchen.3

3Eine ausführlichere Beschreibung der Methodik ist in [29] (Anhang A) zu finden.
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3.2 Charakterisierung des
Femur-Weichgewebe-Systems

In In-situ-Untersuchungen wurden anhand von vier frischen, gekühlten, menschlichen
Leichnamen die Gewebeeigenschaften des FTS charakterisiert. Die Ethikkommission der
Ärztekammer Hamburg hatte die Studie im Vorfeld genehmigt (2024-300436-WF). An
jedem Leichnam wurden zwei Hüftoperationen durchgeführt: die erste Seite wurde mit-
tels transglutealen LA [69], die kontralaterale Seite mittels DAA behandelt. Die Lagerung
der Leichname sowie die operativen Zugänge erfolgte gemäß klinischem Standard und
sämtliche Eingriffe wurden von demselben erfahrenen Operateur durchgeführt.

Nach der Resektion des Femurkopfes wurde das Femur am proximalen Ende axial mit
einer Sinusschwingung mit zunehmender Frequenz von einem elektrodynamischen Shaker
angeregt4. Dabei wurden die aufgebrachte Kraft sowie die resultierende triaxiale Beschleu-
nigung des Femurs gemessen. Aus diesen Messdaten wurde die Accelerance, das Verhält-
nis aus Beschleunigung zu Kraft im Frequenzbereich, für das FTS jedes Leichnams und
Zugangs berechnet. Unter Berücksichtigung beobachteter Schwingungen des Operations-
tisches wurde ein Modell einer Reihenschaltung aus zwei gedämpften Einmassenschwin-
gern erstellt. Mithilfe eines Optimierungsalgorithmus wurde die Übertragungsfunktion
des Modells iterativ an die gemessene Accelerance angepasst. Dadurch konnten die effek-
tive Masse, die Steifigkeit und das Dämpfungsverhalten des FTS quantitativ bestimmt
werden.5

3.3 Kraftübertragung durch den Impaktor
Zur Untersuchung der Kraftübertragung durch den Impaktor wurden die Leichname der
vorherigen Studie unmittelbar im Anschluss an die Charakterisierung des FTS verwendet.
Die Vorgehensweisen entsprachen weiterhin klinischem Standard und sämtliche Operatio-
nen wurden von demselben erfahrenen Operateur durchgeführt.

Nach Entfernung der Messtechnik für die Charakterisierung des FTS wurde die Versor-
gung des Femurs mit einem zementfreien Hüftschaft fortgesetzt. Nach der vollständigen
Implantation des Schaftes mittels ASIT (Kincise™, Johnson & Johnson MedTech, Ray-
nham, MA, US) erfolgten zehn zusätzliche Schläge mittels chirurgischen Hammers und

4Die Entwicklung der Befestigung am proximalen Femur wurde gemeinsam mit Felix Hammerstein im
Rahmen seiner Bachelorarbeit entwickelt [70]. Die Anregung mittels Shaker wurde gemeinsam mit
Finn Heck im Rahmen seiner Studienarbeit untersucht [71].

5Eine ausführlichere Beschreibung der Methodik ist in [30] (Anhang B) zu finden.
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Impaktors auf den Schaft zur Bestimmung der Kraftübertragung durch den Impaktor.
Der erste Schlag diente hierbei der Präkonditionierung, um einen guten Kontakt zwi-
schen Impaktorspitze und Schaft herzustellen. Für die folgenden neun Schläge wurden die
Kräfte am Hammer sowie im Impaktorschaft gemessen. Für die Kraftmessung im Impak-
torschaft musste dieser modifiziert werden und es wurden zwei unterschiedliche Varianten
gefertigt (Abbildung 3.2A). Die eine Version stimmte in der Länge mit dem ursprüngli-
chen Impaktor überein, da ein Stück des Schaftes durch den Kraftsensor ersetzt wurde.
Die zweite Variante hatte einen längeren Schaft unterhalb des Kraftsensors (+ 5 cm),
sodass eine Positionierung des Sensors auch bei dickerer Weichgewebeschicht außerhalb
dieser sichergestellt werden konnte. Die Wahl, welcher Impaktor verwendet wurde, lag
beim Operateur. Zur Berücksichtigung der Variabilität der Hammerschläge und zur Be-
wertung der Kraftübertragung wurde, wie bereits in der Surrogat-Studie, das Verhältnis
der maximalen Impaktorkraft zur maximalen Hammerkraft für jeden Schlag berechnet.

A B

Abbildung 3.2: In situ und in silico verwendete Impaktoren. A) modifizierte Impak-
toren mit Kraftsensor (9333A, Kistler, Winterthur, ZH, CH) in Origi-
nallänge sowie mit um 5 cm verlängertem Schaft; B) computergestützte
Konstruktionsmodelle zur Bestimmung der Modellparameter der beiden
Impaktoren mit Kraftsensor, des kurzen Impaktors ohne Kraftsensor so-
wie der Varianten mit dünnerem Schaft und mit massivem Griff (nach
[31]).
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Zur In-silico-Untersuchung der Kraftübertragung durch den Impaktor wurde das in der
Surrogat-Studie validierte phänomenologische Modell der Kraftübertragung genutzt und
durch jeweils eine Reihenschaltung von Einmassenschwingern für den Impaktorgriff sowie
für den Impaktorschaft erweitert. Diese Anpassung war notwendig, da der verwendete Im-
paktor eine komplexere Geometrie aufwies als der zuvor verwendete Kopf-Impaktor. Die
benötigten Modellparameter wurden anhand computergestützter Konstruktionsmodelle
(engl. computer-aided design, CAD; Abbildung 3.2B) sowie Finite-Elemente-Analysen be-
stimmt. Das FTS wurde individuell entsprechend der zuvor ermittelten Parameter für
den jeweiligen Leichnam und Zugang implementiert. Mithilfe des Modells konnten Kräfte
an der für Implantationen tatsächlich relevanten Position (engl. position of interest, PoI),
zwischen Impaktor und Implantat berechnet werden. Darüber hinaus wurde das Modell
genutzt, um die Kraftübertragung durch einen Impaktor ohne enthaltenen Kraftsensor
sowie für realistische Variationen des Impaktordesigns zu berechnen (Abbildung 3.2B).
Hierzu wurde eine Variante mit dünnerem Schaft (8 mm statt 12 mm) und eine weitere
mit massivem Griff simuliert.6

Zusätzlich wurde analysiert, wie sich die etablierte starre Einspannung exzidierter Femo-
ra in vitro im Vergleich zur flexibleren Situation in situ auf die Kraftübertragung durch
den Impaktor auswirkt. Hierzu wurden die Messergebnisse von In-vitro-Implantationen
zementfreier Hüftschäfte (Corail, Johnson & Johnson MedTech) in exzidierte Femora ge-
nutzt [52] (n = 16; Abbildung 3.3). Die Femora wurden von restlichem Weichgewebe
befreit, eingebettet (Technovit 4004, Kulzer GmbH, Wehrheim, HE, DE) und anschlie-
ßend in einer am Tisch verschraubten Vorrichtung eingespannt. Der bei der Implantation
verwendete chirurgische Hammer und die Impaktoren waren dieselben instrumentierten
Instrumente, die ebenfalls bei der In-situ-Bestimmung der Kraftübertragung durch den
Impaktor verwendet worden waren (Hammer: 9041A, Kistler, Winterthur, ZH, CH; Im-
paktor: 9333A, Kistler). Während der Implantation des Schaftes wurden die Kräfte am
Hammer und im Impaktor gemessen (800 kS/s, 14 bit, NI-9775, National Instruments,
Austin, TX, US). Für den Vergleich wurde jeweils nur das Kraftverhältnis des letzten
Schlages der In-vitro-Implantationen verwendet, da bei diesem, analog zur In-situ-Studie,
kein weiteres Setzen des Implantats auftritt.

Dem erfahrenen Operateur – in dieser Studie ein anderer als bei den vorherigen In-situ-
Implantationen – wurde ebenfalls die Wahl der Impaktorlänge überlassen. Für den Ver-
gleich wurden jeweils nur die In-situ-Messungen herangezogen, die mit demselben Im-

6Eine ausführlichere Beschreibung der Methodik ist in [31] (Anhang C) zu finden.
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cranial
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Abbildung 3.3: Kraftmessungen im Hammer und Impaktor A) entsprechend der klini-
schen Situation in situ sowie B) an einem exzidierten Femur in einer
starre Einspannung in einer In-vitro-Studie [52].

paktor durchgeführt wurden, um bis auf die mechanischen Randbedingungen des Femurs
möglichst konstante Bedingungen zu gewährleisten.

Die gemessenen Kraftverhältnisse der In-vitro- und der In-situ-Implantationen wurden
mittels Mann-Whitney-U-Tests mit einem Typ-I-Fehlerniveau von α = 0,05 verglichen
(IBM SPSS Statistics 29, International Business Machines Corporation, Armonk, NY,
US).
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Im Folgenden werden die zentralen Ergebnisse der drei zugrundeliegenden Studien präsen-
tiert. Die Darstellung erfolgt dabei thematisch getrennt. Abschließend wird das Ergebnis
des Vergleichs der In-situ- mit der In-vitro-Kraftübertragung durch den Impaktor vorge-
stellt.

4.1 Kraftübertragung mit Surrogat des
Femur-Weichgewebe-Systems

Die in der Surrogat-Studie manuell ausgeübten Hammerschläge erzeugten Kraftimpulse
mit einer Dauer von 0,140 ms ± 0,008 ms und Maximalwerten von 9,2 kN ± 1,5 kN. Die
In-vitro-Messungen zeigten eine deutliche Abschwächung der Kräfte entlang des Übertra-
gungsweges vom Hammer zum Implantat. Beim Fügevorgang mit dem Surrogat des FTS
wurde nur etwa 35 % der maximalen Kraft des Hammerschlages am Kraftsensor im Impak-
tor gemessen, während das Kraftverhältnis am Schaftkonus auf ca. 21 % reduziert wurde.
Die Variation der Federsteifigkeit im Surrogat des FTS hatte im untersuchten Bereich
keinen Einfluss auf die Kraftverhältnisse. Eine höhere Masse im Surrogat führte hingegen
zu einer signifikanten Steigerung der Kraftverhältnisse im Impaktor und am Schaftkonus.
Wenn die Schaftrepliken direkt mit der Plattform des Versuchstisches verschraubt wur-
den, sodass die Masse um die des Tisches gesteigert wurde, nahmen die resultierenden
Kraftverhältnisse im Impaktor und am Schaftkonus signifikant auf 42 % bzw. 28 % zu
(Abbildung 4.1). Dies entsprach einer Zunahme von 20 % bzw. 33 %.

Das entwickelte phänomenologische Modell konnte die gemessenen Kraftverläufe mit ho-
her Genauigkeit abbilden und bestätigte die zuvor gemessenen Ergebnisse bei der Variati-
on der Parameter des Surrogats. Weitere Simulationen zeigten, dass leichtere Impaktoren
zu höheren Kraftverhältnissen sowohl im Impaktor als auch unterhalb des Schaftkonus
führten. Darüber hinaus übte die Steifigkeit des Impaktors ebenfalls einen maßgeblichen
Einfluss auf die Kraftübertragung aus. Im Gegensatz dazu beeinflussten die Eigenschaf-
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Abbildung 4.1: Gemessene Kraftverhältnisse im Impaktor und am Schaftkonus für
die verschiedenen Steifigkeiten des Surrogats des Femur-Weichgewebe-
Systems sowie für die mit der Plattform des Versuchstisches verschraub-
te Variante. Das Kraftverhältnis ist definiert als das Verhältnis der
maximal gemessenen Kraft zur maximalen Hammerkraft des jeweili-
gen Schlages.

ten des simulierten FTS das Kraftverhältnis im Impaktor nicht. Das Kraftverhältnis am
Konus nahm hingegen mit zunehmender effektiver Masse des FTS zu.7

4.2 Parameter des Femur-Weichgewebe-Systems
Die Messungen der Accelerance des FTS in situ zeigten eine sehr hohe Reproduzierbarkeit
und die Ergebnisse des Modells nach der Optimierung beschrieben im Bereich von 1 Hz
bis 25 Hz den Verlauf von dieser sehr gut. Die damit ermittelten Parameter des FTS
unterschieden sich teilweise zwischen den einzelnen Leichnamen und immer zwischen den
beiden operativen Zugängen. Eine einheitliche Abhängigkeit vom Körpergewicht konnte
nicht gezeigt werden, weshalb an dieser Stelle nur die zugangsspezifischen Mittelwerte
beschrieben werden: Die effektive Masse des FTS war für den LA signifikant höher als
beim DAA (LA 16,5 kg, DAA 11,5 kg). Dagegen zeigte der DAA eine höhere Steifigkeit (LA
29,7 N/mm, DAA 41,7 N/mm) und damit einhergehend auch eine höhere Eigenfrequenz
(LA 6,7 Hz, DAA 9,6 Hz). Die Dämpfung beim LA war tendenziell niedriger als beim DAA
(LA 467 Ns/m, DAA 553 Ns/m).8

7Eine ausführlichere Beschreibung der Ergebnisse ist in [29] (Anhang A) zu finden.
8Eine ausführlichere Beschreibung der Ergebnisse ist in [30] (Anhang B) zu finden.
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4.3 Designänderung Impaktor
Die Spitzenkräfte der Hammerschläge in situ variierten im Bereich von 7,7 kN bis 23,9 kN.
Zur Kompensation dieser großen Streuung wurden die Kräfte im Impaktor mit der am
Hammer gemessenen Kraft normiert. Das resultierende Kraftverhältnis lag im Bereich
von 61 % bis 85 % der Spitzenkraft der Hammerschläge. Der Operateur entschied sich bei
beiden Zugängen eines Leichnams für den kürzeren Impaktor und bei den verbleibenden
sechs Eingriffen immer für den längeren. Innerhalb der zwei bzw. sechs Fälle mit ver-
schiedenen Schaftlängen gab es keine Unterschiede bei der Kraftübertragung. Zwischen
den Gruppen unterschieden sich die Werte jedoch signifikant voneinander. Der Impaktor
mit dem kürzeren Schaft verursachte eine stärkere Kraftabschwächung und führte somit
zu einem niedrigeren Kraftverhältnis als der längere. Darüber hinaus konnte keine Ab-
hängigkeit der Kraftübertragung vom Leichnam oder dem operativen Zugang festgestellt
werden.

In silico konnten die gemessenen Kraftverhältnisse reproduziert und die Dynamik der
Kraftübertragung realistisch abgebildet werden. Auch die unterschiedlichen Kraftüber-
tragungen durch die beiden Impaktoren mit verschiedenen Längen wurden korrekt repro-
duziert.

Die weiterführenden Simulationen ergaben, dass die Auswertung des Kraftverhältnisses
innerhalb des Impaktorschaftes zu einer signifikanten Überschätzung der tatsächlich zwi-
schen Impaktorspitze und Implantat wirkenden Kräfte führte. Die numerische Exklusion
des Kraftsensors führte hingegen zu einem höheren Kraftverhältnis an der Spitze des Im-
paktors. Die auf das Implantat wirkenden Kräfte unterschieden sich deutlich in Abhän-
gigkeit des Impaktordesigns. Die massivere Variante übertrug nur 24 % der maximalen
Hammerkraft, während das schlankere Impaktordesign mit 47 % eine fast doppelt so hohe
Kraftübertragung erzielte.9

4.4 In-situ- und In-vitro-Kraftübertragung durch
den Impaktor

Da kein Weichgewebe den Zugang zum Femur beeinträchtigte, wurde in der gesamten
In-vitro-Studie die kürzere Variante des Impaktors verwendet. Für einheitliche Bedingun-
gen wurden daher nur die In-situ-Messungen mit demselben Impaktor (n = 18) für den
Vergleich herangezogen.

9Eine ausführlichere Beschreibung der Ergebnisse ist in [31] (Anhang C) zu finden.
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Abbildung 4.2: Vergleich der In-situ- und In-vitro-Implantationen10. A) maximale Kraft
an der Hammerspitze und B) im Impaktor gemessene Kraftverhältnisse.
Die Kraftverhältnisse entsprechen den maximal gemessenen Impaktor-
kräften, normiert auf die maximale Hammerkraft des jeweiligen Schla-
ges.

Die Verteilung der Kräfte an der Hammerspitze unterschied sich nicht zwischen den beiden
Studien (p = 0,187; Abbildung 4.2A). Dennoch wurden die Kräfte im Impaktor normiert,
um das Kraftverhältnis zu bestimmen. Die Mediane der Kraftverhältnisse betrugen 67 %
und 68 % für die In-vitro- und die In-situ-Messungen. Zwischen den Verteilungen konnte
kein Unterschied festgestellt werden (p = 0,135; Abbildung 4.2B).

10Unveröffentlichte Daten von In-vitro-Implantationen am Institut für Biomechanik von [52]
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Im Folgenden werden die Erkenntnisse der durchgeführten Untersuchungen diskutiert.
Hierbei werden studienübergreifend die Konsequenzen für die klinische Praxis, zukünftige
In-vitro-Studien sowie die Entwicklung neuer Implantationsinstrumente adressiert.

5.1 Klinische Praxis

Umliegendes Weichgewebe

Bei jeder HTEP-Operation liegt eine individuelle Kombination aus patient*innen-spezi-
fischen Körpereigenschaften (z. B. die Menge an Muskel- und Fettgewebe), der Zugang
zum Gelenk und die Positionierung der Patient*innen auf dem Operationstisch vor. We-
der die vorhandene Literatur noch die Operationsanleitungen der Hersteller geben den
Operateur*innen klare Empfehlungen, ob und wie die Implantationskräfte und somit die
Hammerschläge an die verschiedenen Szenarien angepasst werden sollten. Die Vorgaben
beschränken sich meist auf Zielparameter wie die Rotationsstabilität der Raspel oder die
Setztiefe des Implantats. Ob die Operateur*innen auf Basis ihrer Erfahrung unterbewusst
handeln oder das Weichgewebe intraoperativ vernachlässigt wird, wurde bisher nicht sys-
tematisch untersucht. Die In-situ-Untersuchung des FTS bestätigte, dass das Schwin-
gungsverhalten des menschlichen Oberschenkels bei HTEP-Implantationen gut mittels
eines gedämpften Einmassenschwingers beschrieben werden kann. Die dabei bestimmten
effektiven Massen und Dämpfungen des FTS entsprachen ungefähr den Werten in der
Literatur [68] (Tabelle 5.1). Lediglich für die Steifigkeit des FTS wurden in der vorlie-
genden Arbeit Werte ermittelt, die um bis zu eine Größenordnung größer waren als in
der Literatur. Mögliche Faktoren, die für diesen Unterschied verantwortlich sein könn-
ten, sind das geringere Alter zum Todeszeitpunkt, das deutlich höhere Körpergewicht,
die Lagerung aufgrund unterschiedlicher operativer Zugänge sowie die alleinige Kühlung
der Leichname ohne zusätzliche Fixierung mit Phenol. Der Einfluss der Phenol-Fixierung
auf die mechanischen Gewebeeigenschaften wird kontrovers diskutiert [72–74]. Aus diesem
Grund wurden in dieser Studie ausschließlich gekühlte Leichname verwendet, um mögli-
che Veränderungen der Gewebeeigenschaften durch Fixierungsmittel zu vermeiden und so
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Tabelle 5.1: Gemessene Parameter des Femur-Weichgewebe-Systemes (FTS) und des
Pelvis-Weichgewebe-Systems (PTS) für den posterioren Zugang (PA), late-
ralen Zugang (LA) und direkt anterioren Zugang (DAA).

Doyle et al. Schlieker et al.
(2019) (2025)

Körpergewicht [kg] 50 – 65 70 – 118
Alter 81 – 94 35 – 65
Knochen-Weichgewebe-System FTS PTS FTS FTS
Zugang PA PA LA DAA
Effektive Masse [kg] 12,7 19,7 16,5 11,5
Steifigkeit [N/mm] 4,1 8,0 29,7 41,7
Dämpfung [Ns/m] 322 595 467 553
Eigenfrequenz [Hz] 2,9 3,2 6,8 9,6
Gedämpfte Eigenfrequenz [Hz] 2,0 2,1 6,4 8,8

ein möglichst realistisches Abbild der physiologischen Zustände in vivo zu erhalten. Den-
noch gilt für alle Parametertriple aus effektiver Masse, Steifigkeit und Dämpfung, dass
die zugehörige Eigenfrequenz des FTS deutlich unterhalb der Frequenzen liegt, welche
überwiegend durch Hammerschläge während der Implantation angeregt werden. Diese
überkritische Anregung ermöglicht, dass ein Implantat in die vorbereitete Kavität des
Femurs rutscht, bevor der Knochen überhaupt in Bewegung geraten kann. Es ist daher
keine Anpassung der Schläge an die mechanischen Parameter des FTS notwendig, solange
weiterhin überkritische Metall-auf-Metall-Hammerschläge oder ASIT mit ähnlich kurzen
Impulsen verwendet werden.

Während der Messungen der Gewebeparameter des FTS wurde beobachtet, dass der ver-
wendete Obduktionstisch im niedrigen Frequenzbereich auf die Anregung reagierte und
ebenfalls in Schwingung versetzt wurde. Dies wurde bei der Bestimmung der Parame-
ter berücksichtigt, indem zwei gedämpfte Einmassenschwinger in Reihe untersucht wur-
den, von denen der untere die Schwingung sämtlicher Stützstrukturen und insbesondere
des Tisches beschrieb. Eine gesonderte Untersuchung des verwendeten Obduktionstisches
bestätigte, dass der erste Peak der Übertragungsfunktion von diesem verursacht wurde
(Anhang D). Der Einfluss auf die Charakterisierung der Parameter des FTS wird als
vernachlässigbar eingeschätzt.

Eine Bestimmung der Parameter des Pelvis-Weichgewebe-Systems (engl. pelvis-tissue sys-
tem, PTS) war im Rahmen dieser Arbeit nicht mit der gleichen Messmethodik möglich.
Ursache hierfür war, dass keine klar erkennbaren Hochpunkte in der Übertragungsfunk-
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tion ermittelt werden konnten. Es ist anzunehmen, dass dies darin begründet ist, dass es
sich hierbei um eine stark gedämpfte Masse handelt, da neben dem Pelvis große Teile des
Torsos ebenfalls angeregt werden müssen. Dies resultiert neben einer deutlich größeren
Masse als im Falle des FTS vermutlich in einer stärkeren Dämpfung, da es sich überwie-
gend um Weichgewebe inklusive der inneren Organe des Torsos handelt. Sowohl auf Basis
dieser Annahme als auch mit den Literaturwerten [68] ist intraoperativ keine Anpassung
an oder Berücksichtigung des PTS bei einer dynamischen Implantation erforderlich.

Kraftübertragung durch neue Impaktoren

Die In-situ- und In-silico-Untersuchungen des Impaktors haben ergeben, dass verschiede-
ne Impaktordesigns Hammerschläge unterschiedlich an das Implantat übertragen. Bereits
kleine Designänderungen eines Impaktors können dabei die Kraftübertragung durch diesen
maßgeblich verändern. Falls Operateur*innen aufgrund eines Wechsels des Implantatsys-
tems, der zugehörigen Instrumente oder des operativen Zugangs Impaktoren verwenden,
die sich von den bisher genutzten unterscheiden, können durch die veränderte Kraftüber-
tragung verschiedene Szenarien entstehen (Abbildung 5.1). Bei hoher Schlagkraft kann
trotz einer geringeren Kraftübertragung im Vergleich zum vorherigen Impaktor davon
ausgegangen werden, dass ein ausreichend großes Implantat unter realisierbarem Kraft-
aufwand an die gewünschte Position gebracht werden kann. Wird hingegen mit identischer
hoher Schlagkraft auf einen Impaktor geschlagen, der eine deutlich höhere Kraftübertra-
gung als der vorherige aufweist, steigt das Risiko einer intraoperativen PPF. Die Ursache
hierfür ist, dass eine deutlich höhere Kraft das Implantat erreicht, als der*die Opera-
teur*in gewöhnt ist. Dies kann dazu führen, dass eine zu große Raspel oder ein zu großes
Implantat gewählt oder diese zu tief eingeschlagen werden – beides kann zu einer PPF füh-
ren. Werden hingegen niedrige Schlagkräfte auf einen Impaktor ausgeübt, der ein höheres
Kraftverhältnis überträgt, können ausreichend große Implantate bis an die gewünschte Po-
sition implantiert werden, die andernfalls aufgrund zu hoher körperlicher Beanspruchung
nicht erreicht werden könnten. Wird jedoch eine niedrige Schlagkraft in Kombination mit
einem Impaktor verwendet, der nur einen geringen Anteil dieser Kraft überträgt, besteht
die Gefahr, dass zu kleine Schäfte implantiert werden, die sich postoperativ lockern oder
zu tief einsinken könnten.

In beiden beschriebenen Fällen ist jedoch davon auszugehen, dass eine Lernkurve existiert
und die Operateur*innen sich innerhalb weniger Implantationen an den neuen Impaktor
gewöhnen. In der Zwischenzeit sind jedoch Komplikationen denkbar. Zur Vermeidung
dieser ist es zwingend erforderlich, Operateur*innen über die verwendeten Instrumente
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Abbildung 5.1: Konsequenzen unterschiedlicher Kraftübertragungen durch neue Impak-
toren für niedrige und hohe Schlagkräfte. Abschwächung und Verstär-
kung sind relativ auf die Kraftübertragung des zuvor genutzten Instru-
ments bezogen.

und ihre Kraftübertragung aufzuklären. Hierzu kann neben einer theoretischen Aufklärung
eine praktische Übung in Form von Implantationen an Knochenersatzmaterial sinnvoll
sein. Werden die Operateur*innen nicht über die veränderte Kraftübertragung informiert,
muss nach einem Wechsel auf andere Impaktoren mit intraoperativen Zwischenfällen oder
postoperativen Komplikationen gerechnet werden.

5.2 In-vitro-Studien

Kraftmessung

In In-vitro-Studien werden Kraftmessungen bei Implantationen an zahlreichen unter-
schiedlichen Sensorpositionen durchgeführt. Gängig sind Kraftmessungen am Hammer
[21, 75], mit einem instrumentierten Raspelgriff [14], instrumentierte Impaktoren für den
Schaft [56, 61, 63, 76] und den Prothesenkopf [38, 77], Kraftsensoren im Schaft der Pro-
these [23, 65] sowie Sensoren unter dem gesamten Messaufbau. Direkt an der PoI sind
Messungen allerdings meist nicht möglich, da es sich hierbei häufig um Verbindungs-
stellen wie die Impaktor-Implantat-Kontaktstelle, die Kopf-Konus-Verbindung oder die
Implantat-Knochen-Grenzfläche handelt. Anhand der Surrogat-Studie sowie der In-silico-
Analyse der Kraftübertragung durch den Impaktor konnte jedoch gezeigt werden, dass
Messergebnisse verschiedener Sensorpositionen nicht miteinander vergleichbar sind. Die
dazwischenliegenden Teile des Instrumentariums beeinflussen die Kraftübertragung hier-
für zu sehr. Sensoren sollten daher möglichst nah an der PoI platziert werden, um eine
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fehlerhafte Einschätzung der in der klinischen Anwendung wirkenden Kräfte zu reduzie-
ren. Darüber hinaus sollten idealerweise nur Messungen von der gleichen Sensorposition
miteinander verglichen werden. Hierzu ist es erforderlich, dass Messdaten immer gemein-
sam mit der zugehörigen Messposition dokumentiert und publiziert werden, um korrekte
Vergleiche zu ermöglichen. In Fällen, in denen der Sensor nicht nah genug an der PoI
platziert werden kann oder mit Messergebnissen einer anderen Sensorposition verglichen
werden muss, können numerische Modelle, wie in der vorliegenden Arbeit gezeigt, helfen,
an einer anderen Stelle wirkende Kräfte abzuschätzen. Hierzu ist es jedoch erforderlich, die
verwendeten Instrumente sehr genau zu kennen, um sie korrekt im Modell abzubilden.

Mithilfe der In-silico-Analyse der Kraftübertragung durch den Impaktor konnte ebenfalls
gezeigt werden, dass die Kraftmessung der Implantationskräfte einen Beobachtungseffekt
mit sich bringt und die Verwendung eines Kraftsensors die wirkenden Kräfte beeinflusst.
Aufgrund der benötigten hohen zeitlichen Auflösung werden in der Regel piezoelektrische
Kraftsensoren verwendet. Diese weisen zwar eine hohe Steifigkeit, allerdings auch eine
nicht zu vernachlässigende Masse auf. Durch diese erhält das instrumentierte Instrument
zusätzliche Eigenfrequenzen und eine erhöhte Massenträgheit. Beide Aspekte können die
wirkenden und gemessenen Kräfte beeinflussen. Da die Verwendung von Kraftsensoren
in biomechanischen Studien unverzichtbar ist, sollten Sensoren mit möglichst geringem
Gewicht gewählt werden. Zudem ist die Verwendung ausschließlich der für die jeweili-
ge Untersuchung relevanten Sensoren zu empfehlen. Andernfalls ist mit substantiellen
Abweichungen zwischen Messergebnissen und Realität zu rechnen, wodurch fehlerhafte
Schlussfolgerungen für die klinische Anwendung gezogen werden könnten.

Unterschiedliche Impaktoren

In biomechanischen In-vitro-Studien werden aus unterschiedlichsten Gründen viele ver-
schiedene chirurgische Impaktoren verwendet. Hauptgründe hierfür sind sicherlich die
Verfügbarkeit an der testenden Einrichtung, die persönliche Präferenz der operierenden
Person sowie die untersuchte Forschungsfrage. Da sich vollkommen verschiedene Impak-
toren in sehr vielen Punkten unterscheiden und da bereits kleine Unterschiede des Impak-
tordesigns gravierende Folgen auf die Kraftübertragung mit sich bringen können, ist eine
vergleichbare Kraftübertragung von Studien mit unterschiedlichen Impaktoren äußerst
unwahrscheinlich. In diesen Fällen gestaltet sich die Umrechnung mithilfe numerischer
Modelle aufgrund fehlender Informationen zu den Materialparametern und der Geometrie
als schwierig. Diese Modelle können sehr sensibel auf einzelne Parameter der Impakto-
ren reagieren, wodurch eine rechnerische Korrektur der gemessenen Kräfte schwierig bis
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unmöglich wird. Ein Vergleich der Kräfte aus Studien mit unterschiedlichen Impaktoren
ist selbst bei ähnlicher Sensorposition daher nur sehr eingeschränkt möglich, wenn über-
haupt. Zur Erhöhung der Reproduzierbarkeit der Ergebnisse sollten daher die verwendeten
Instrumente gemeinsam mit den Messdaten publiziert werden.

Befestigung des Femurs

Die In-vitro-Messungen zeigten, dass eine überkritische Anregung des Surrogats des FTS
zu niedrigeren wirkenden Kräften führte als bei einer festen Einspannung. Damit über-
einstimmend maßen Maharaj et al. niedrigere maximale Kräfte bei der Implantation car-
bonfaserverstärkter Polyetheretherketon-Schäfte in situ als in vitro (5,83 kN ± 0,67 kN
vs. 6,20 kN ± 0,15 kN) [56]. Der Vergleich der In-situ- und In-vitro-Kraftübertragung
durch den Impaktor konnte diese Resultate jedoch nicht bestätigen. In vergangenen In-
vitro-Studien wurde allerdings beobachtet, dass der Tisch mit der als steif angesehenen
Einspannung der Femora sichtbar wackelte und bei starken Schlägen sogar verrutschte.
Dies legt nahe, dass die nominell starre Einspannung keine so steife Randbedingung dar-
stellt wie angenommen. Bei der verschraubten Gruppe der Surrogat-Studie handelte es
sich hingegen um eine wirklich starre Befestigung der Proben. Die Schaftrepliken waren
fest mit dem Versuchstisch verbunden, dieser hatte eine sehr viel höhere Masse als der
Versuchstisch der In-vitro-Implantationen und zudem wurden die Hammerschläge vertikal
ausgeführt, sodass es ausgeschlossen war, dass der Tisch wackelte oder verrutschte. Das
Nachgeben des Tisches oder anderer Unterkonstruktionen von Versuchsaufbauten darf
jedoch nicht die Voraussetzung sein, um in vitro die klinische Situation realistisch abzu-
bilden. In Studien werden zwar teilweise die Befestigungen des Femurs benannt, allerdings
wird nie deren Steifigkeit – geschweige denn die des Tisches, der Werkbank oder anderer
stützender Strukturen – beschrieben. Aufgrund dieser unzureichend definierten Rand-
bedingungen und der damit mangelnden Reproduzierbarkeit, ist ein Vergleich zwischen
In-vitro-Studien mit fester Einspannung nur eingeschränkt möglich. Zur Gewährleistung
dieser sind standardisierte Randbedingungen für In-vitro-Implantationen notwendig.

Dies ist jedoch nicht erforderlich, wenn statt einer festen eine flexible Einspannung der
Femora verwendet wird. Solange die Parameter in einer ähnlichen Größenordnung liegen
und die Hammerschläge eine überkritische Anregung darstellen, müssen die restlichen
Rahmenbedingungen nicht übereinstimmen. Zur Untersuchung möglicher Unterschiede
der aufgebrachten Implantationskräfte verglich Bildau ein flexibles Ersatzmodell (An-
hang E) mit einer klassischen starren Einbettung [78]. Hierzu wurden zementfreie Schäfte
mit gleicher Auslenkung eines Pendelhammers in porzinen Femora implantiert und die
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Kräfte am Hammer gemessen. Die Implantationskräfte des flexiblen Ersatzmodells fielen
tendenziell niedriger aus (1,8 kN ± 0,22 kN vs. 2,1 kN ± 0,42 kN, p = 0,178). Aufgrund
der geringen Stichprobengröße (n = 11) konnte zwar kein signifikanter Unterschied, aber
ein großer Effekt nach Cohen (d = 0,982) festgestellt werden.

Sollten In-vitro-Implantationen mit starren Einbettungen die klinische Realität nicht
korrekt abbilden, würde dies dazu führen, dass die tatsächlich intraoperativ aufgebrachten
Kräfte anhand der In-vitro-Ergebnisse falsch eingeschätzt werden. Dies hätte zur Folge,
dass intraoperativ höhere Kräfte mit dem Hammer aufgebracht werden müssen, als in der
präklinischen Testung erforderlich waren, um die gleichen Operationsergebnisse zu erzie-
len. Neben einer höheren Belastung für die Operateur*innen und Instrumente wäre somit
eine präklinische Unterschätzung des Risikos einer PPF zu erwarten. Solange dies nicht
abschließend untersucht wurde, sollten In-vitro-Studien flexible Ersatzmodelle des FTS
verwenden, wenn ihr Ziel ist, Implantationskräfte realistisch abzuschätzen. Sie sind in der
Lage, die klinische Situation mindestens so gut wie die annähernd rigide Einspannung
abzubilden, und bieten den Vorteil einer verbesserten Reproduzierbarkeit.

5.3 Entwicklung neuer Instrumente

Impaktoren

Aus der großen Vielzahl unterschiedlicher Impaktordesigns folgt eine erhebliche Anzahl
verschiedener Konstellationen aus Massen und Steifigkeiten. Dies legt nahe, dass bis-
her keine konsequente Berücksichtigung der Kraftübertragung bei der Entwicklung neuer
Impaktoren erfolgte. Nach den bereits genannten klinischen Konsequenzen für niedrige
und hohe Schlagkräfte (Kapitel 5.1) und der eingeschränkten Vergleichbarkeit von In-
vitro-Studien durch die unterschiedlichen verwendeten Impaktoren (Kapitel 5.2), wird an
dieser Stelle auf die Konsequenzen der neuen Erkenntnisse auf die Entwicklung neuer
Impaktoren eingegangen.

Der Längenunterschied der beiden Impaktorschäfte von nur 5 cm in der In-situ-Untersu-
chung der Kraftübertragung durch den Impaktor führte dazu, dass die Messungen eines
Leichnams nicht mehr gemeinsam mit denen der anderen drei ausgewertet werden konn-
ten. Dadurch wurde die Relevanz des Impaktordesigns verdeutlicht und konnte verstärkt
untersucht werden. Die in der zugehörigen In-silico-Analyse verwendeten Designänderun-
gen bewegten sich in einem sehr realistischen Rahmen. Sie beschränkten sich auf eine
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Änderung des Durchmessers und das Ausfüllen des zuvor geschlitzten Griffes. Dies hat-
te zur Folge, dass sich die auf das Implantat übertragenen Kräfte um den Faktor zwei
unterschieden.

Die höheren Kräfte bei Verwendung des längeren Impaktorschaftes scheinen zunächst im
Widerspruch zu den beschriebenen Einflüssen von Impaktormasse und -steifigkeit zu ste-
hen. Der längere Impaktorschaft hat sowohl eine höhere Masse als auch eine niedrigere
Steifigkeit, wodurch eher niedrigere als höhere Kräfte im Vergleich zum kürzeren Schaft zu
erwarten sind. Stattdessen war gegenteiliges der Fall. Dies lässt sich jedoch durch die ver-
änderte Massenverteilung innerhalb des Impaktors erklären: Durch die Verlängerung kam
es zu einer Steigerung um 40 % der Masse des Impaktorschaftes unterhalb des Kraftsen-
sors. Die damit einhergehende Massenträgheit führte zu den gemessenen höheren Kräften
im Impaktor. Gleichzeitig ist anzunehmen, dass niedrigere Kräfte an das Implantat über-
tragen wurden als mit dem kürzeren und daher leichteren Impaktor.

Innerhalb der durch die klassische Gestalt von Impaktoren definierten Designgrenzen ist
die Masse des Impaktors maßgeblich für die Abschwächung der übertragenen Kraft verant-
wortlich. Falls höhere Kräfte am Implantat oder eine geringere körperliche Anforderung
an die Operateur*innen bei gleicher Kraft am Implantat gewünscht sind, müsste die Masse
des Impaktors reduziert oder seine Steifigkeit erhöht werden, wobei die Masse einen grö-
ßeren Einfluss auf die Kraftübertragung hat. Hierzu könnte das Design angepasst werden,
indem Griff und Schaft schlanker oder kürzer gestaltet werden. Darüber hinaus könnte
das Material des Impaktors eine mögliche Einflussgröße darstellen. Bisher sind die ent-
scheidenden Komponenten aus chirurgischem Edelstahl. Denkbar wären hingegen auch
die Verwendung von Metallen oder Kunststoffen mit niedrigerer Dichte, die sich bereits
im klinischen Umfeld bewährt haben. Auch bei niedrigerem Elastizitätsmodul ließen sich
damit leichtere Impaktoren realisieren als bisher. Ungeklärt ist allerdings, ob die Dauerfes-
tigkeit ausreichend ist, um intraoperative Komplikationen durch versagende Instrumente
zu vermeiden. Darüber hinaus müsste untersucht werden, ob Hammerschläge auf einen
Kunststoff-Impaktor zu ausreichend kurzen Impulsen führen, um weiterhin überkritische
Anregungen für das FTS zu erzeugen.

Selbiges gilt auch für die Verwendung von chirurgischen Hämmern, die eine Schlagflä-
che aus Kunststoff besitzen. Diese gelten als angenehmer für die Orthopäd*innen. Ob
der Kunststoff-auf-Metall-Kontakt zwischen Kunststoff-Hammerspitze und Impaktor zu
einem längeren Impuls führt und ob dieser ausreicht, um weiterhin eine überkritische An-
regung des FTS zu gewährleisten, sollte unbedingt untersucht werden, da diese Hämmer
bereits in Verwendung sind.
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Statt die Abschwächung der übertragenen Kraft durch den Impaktor als Nachteil ein-
zustufen, der durch Designänderungen reduziert werden sollte, kann sie auch als Vorteil
interpretiert werden. Durch die Abschwächung der aufgebrachten Hammerschläge kön-
nen die Patient*innen vor den teilweise sehr hohen wirkenden Kräften geschützt werden.
Würden diese unbeeinflusst das Implantat erreichen, würden bei der aktuellen Operati-
onspraxis reihenweise PPF auftreten. Eine Modifikation der Impaktoren zur Steigerung
der Kraftübertragung ist daher nur in Kombination mit einem vorsichtigeren Implantati-
onsprozess sinnvoll.

Darüber hinaus wäre eine Begrenzung der übertragenen Kraft, beispielsweise ähnlich dem
Wirkprinzip eines mechanischen Drehmomentschlüssels, technologisch grundsätzlich rea-
lisierbar. Die Entwicklung und Fertigung einer sterilisierbaren Lösung wäre jedoch mit
erheblichem Aufwand verbunden. Zudem existiert kein einheitlicher Maximalwert für die
bei einer Implantation zulässige Kraft, da die interindividuellen Unterschiede zu groß
sind.

Unabhängig von der Art der Veränderung an einem Impaktor sollte die Kraftübertragung
durch ein neues Instrument stets überprüft werden. Werden hierbei relevante Unterschiede
festgestellt, sind diese den Operateur*innen mitzuteilen, damit sie ihren Kraftaufwand
entsprechend anpassen und somit intraoperativen PPF oder der Unterdimensionierung
von Implantaten vorbeugen können. Dies trifft ebenfalls auf Impaktoren für patient*innen-
spezifische Implantate zu.

Neben der anteiligen Kraftübertragung durch die Impaktoren gibt es noch einen weiteren
Faktor, der nicht vernachlässigt werden sollte: der Unterschied zwischen aufgesetzten und
verschraubten Impaktoren. Bei zweiteren handelt es sich um eine Verbindung, die auch
Zugkräfte übertragen kann. Auch wenn der*die Operateur*in nicht vorsätzlich während
der Implantation am Impaktor und somit am Implantat zieht, können während der Im-
plantation Zugkräfte durch Rückpralleffekte auftreten [79]. Zur Schonung der Fixierung
des Implantats im Knochen sollte daher auf verschraubte Impaktoren zur Implantation,
wenn möglich, verzichtet werden. Für das Raspeln ist eine feste Verbindung von Griff
und Raspel unbedenklich, da diese nicht im Knochen verweilen soll und somit keinen
bestmöglichen Halt erfordert.

Automatisierte chirurgische Einschlaginstrumente

Aktuell sind erst wenige ASIT auf dem Markt. Es ist allerdings davon auszugehen, dass
deren Zahl in den nächsten Jahren weiter steigen wird, da weitere Implantathersteller in
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diesen Markt einsteigen werden. Da zudem die robotergestützte Implantation von HTEP
zunehmend an Bedeutung gewinnt [12, 80], sind zusätzliche Kombinationen von ASIT mit
OP-Robotersystemen zu erwarten, um die Implantation noch weiter zu standardisieren.
Hierzu muss der Arm des Roboters und insbesondere dessen Regelung auf die kurzen
kräftigen Impulse vorbereitet werden.

Die übertragenen Impulse des untersuchten ASIT Kincise™ können als überkritische An-
regungen des FTS eingestuft werden. Für noch niedrigere Impulsdauern gilt dies weiterhin.
Längere Impulse sind grundsätzlich auch denkbar, allerdings ist zu klären, wie viel länger
die Impulse gestaltet werden können, bevor das FTS angeregt werden würde.

Neben der Variabilität durch die Operateur*innen [21, 23–26] können ASIT die Variation
der implantatspezifischen Impaktoren reduzieren. Da eine Abkehr von den verschiedenen
operativen Zugängen jedoch unwahrscheinlich ist, werden die unterschiedlichen benötigten
Adapter weiterhin erhalten bleiben. Es wäre daher sinnvoll, diese bezüglich ihrer Kraft-
übertragung zu untersuchen und die Ergebnisse bei der weiteren Entwicklung der ASIT
zu berücksichtigen.

Aufgrund des nicht benötigten Impaktorgriffs, sind Implantationsadapter der ASIT derzeit
deutlich leichter als handgehaltene Impaktoren. Dies hat zur Folge, dass im Fall von zwei
identisch aufgebrachten Schlägen das ASIT eine höhere Kraft auf das Implantat ausübt
als ein Hammer. Diesen Aspekt müssen Hersteller von ASIT berücksichtigen, um zu hohe
Kräfte am Implantat zu vermeiden.

Teilweise verfügen die ASIT über einstellbare Energieniveaus [45, 46]. Dies ermöglicht eine
individuelle Anpassung an die intraoperative Situation sowie eine Steigerung der Schläge
mit fortschreitendem Setzen des Implantats, ähnlich der zunehmenden Stärke der Ham-
merschläge bei manueller Implantation. Gleichzeitig steht dies allerdings im Gegensatz
zur Standardisierung und birgt das Risiko, dass Operateur*innen mit einem zu hohen
Energieniveau arbeiten und dadurch PPF verursachen könnten. Für die Implantation des
Schaftes ist beispielsweise nur die niedrigste Energiestufe des Hammrs® vorgesehen [55].
Es ist allerdings äußerst wahrscheinlich, dass dies intraoperativ nicht immer berücksich-
tigt werden wird. Würden jedoch hingegen nur zusätzliche niedrigere Energieniveaus als
die bisher nicht variablen und bereits etablierten 3,5 J [43] zum Kincise™ (Johnson &
Johnson MedTech, Raynham, MA, US) hinzugefügt, könnten leichtere Schläge zu Beginn
der Implantation durchgeführt werden, ohne das Risiko einer PPF zu erhöhen. Gleichzei-
tig äußern sich vereinzelt Operateur*innen dazu, dass die aufgebrachten Kräfte der ASIT
zu niedrig seien und fordern höhere Energieniveaus. Ob Geräte sich klinisch durchset-
zen werden, die in der Lage sind, Schläge mit höheren Energien abzugeben, wird sich in
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den nächsten Jahren beispielsweise am Orthodrive® DBZ-700 (De Soutter Medical, Aston
Clinton, BKM, UK) zeigen, der bis zu 5,9 J aufbringen kann [47].

Ein weiterer wesentlicher Parameter bei der Entwicklung von ASIT kann die Wieder-
holungsrate der Schläge sein. Hier hat sich eine Rate von 6 Schlägen pro Sekunde zum
Implantieren durchgesetzt. Für die Implantation der Pfanne konnte gezeigt werden, dass
diese Wiederholungsrate einer Rate von einem Schlag pro Sekunde überlegen ist, da mit
6 Schlägen pro Sekunde eine vergleichbare primäre Stabilität bei gleichzeitig geringerer
Krafteinwirkung erzielt und somit das Risiko einer PPF verringert wird [81]. Für die Im-
plantation der femoralen Komponente gibt es bisher keine vergleichbaren Untersuchun-
gen. Grundsätzlich wären aufgrund der sehr kurzen Impulsdauer auch deutlich höhere
Wiederholungsraten denkbar. Der Nutzen von diesen muss allerdings noch umfangreicher
untersucht werden [51].





6 Synthese

Sowohl für die klinische Praxis als auch für In-vitro-Studien und die Entwicklung neuer
ASIT ist es sinnvoll, die dynamischen Vorgänge während der Implantation zu berücksich-
tigen.

Die in situ gemessenen Parameter des FTS hingen stärker vom operativen Zugang als
von den einzelnen Leichnamen ab. Das dynamische Verhalten konnte gut durch einen ge-
dämpften Einmassenschwinger beschrieben werden. Die jeweiligen Eigenfrequenzen lagen
jedoch in allen Fällen deutlich unter den Frequenzen, die primär durch Metall-auf-Metall-
Hammerschläge angeregt werden, was eine überkritische Anregung des Systems bewirkt.
Dadurch dringt das Implantat weiter in die Kavität des Femurs vor, ehe dieses in Be-
wegung geraten kann. Eine intraoperative Anpassung der Implantationstechnik an die
Lagerung der Patient*innen oder das umliegende Weichgewebes ist daher nicht erforder-
lich.

Darüber hinaus konnte gezeigt werden, dass während der Implantation eine erhebliche Ab-
schwächung der maximalen Kraft entlang des Übertragungsweges auftritt. Im Falle des
verwendeten Impaktors erreichte weniger als ein Drittel der vom Hammer aufgebrachten
maximalen Kraft das Implantat. Dies wurde maßgeblich durch die Masse und Steifigkeit
des Impaktors beeinflusst und bereits kleine Designmodifikationen führten zu resultieren-
den Kräften, die sich um den Faktor zwei unterschieden. Daher ist es unerlässlich, dass
Operateur*innen beim Wechsel zu neuen Instrumenten umfassend über deren Kraftüber-
tragung aufgeklärt werden.

Soll bei der Entwicklung neuer Impaktoren gezielt die Kraftübertragung modifiziert wer-
den, können folglich insbesondere die Impaktormasse und -steifigkeit angepasst werden.
Auch eine Verwendung anderer Materialien für Griff, Schaft oder Spitze des Impak-
tors könnten diesbezüglich positive Effekte erzielen. Mit Hilfe des entwickelten In-silico-
Modells kann die Kraftübertragung für neue Impaktordesigns bereits vor der Herstellung
von Prototypen berechnet werden. Unter großem technologischen Aufwand wäre es au-
ßerdem möglich, die übertragene Kraft zu limitieren. Eine entsprechende Ausbildung und
Schulung der Operateur*innen ist allerdings deutlich zielführender.
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Aufgrund der Abschwächung der Kräfte entlang ihres Übertragungsweges hängen die
Kraftmessungen bei Implantationen signifikant von der Sensorposition ab. Für belastbare
Aussagen sollten Kraftsensoren daher möglichst nah an der PoI platziert werden. Um zu-
sätzlich die Vergleichbarkeit zwischen Studien zu erhöhen, sollten die Sensorposition und
die verwendeten Instrumente eindeutig beschrieben werden.

Obwohl sich die mechanischen Randbedingungen des flexiblen Ersatzmodells des FTS
von denen einer festen Einspannung des Femurs in vitro unterscheiden, konnte bisher
nicht eindeutig geklärt werden, ob eine flexible einer annähernd rigiden Einspannung der
Femora in vitro vorzuziehen ist. Während der Studien bestätigte ein Operateur jedoch,
dass das haptische Feedback der festen Einspannung der Femora sich subjektiv deutlich
von der klinischen Realität unterscheide.

Die sehr reproduzierbaren Schläge, die mit ASIT generiert werden, erfüllen ebenfalls die
Anforderungen einer überkritischen Anregung des FTS und stellen somit eine gute Al-
ternative zur Verwendung konventioneller Hammerschläge dar. Bei der Entwicklung ist
jedoch Vorsicht mit hohen Energieniveaus geboten, insbesondere da durch die leichteren
Adapter deutlich höhere Kräfte auf Raspel oder Implantat übertragen werden können als
bei herkömmlichen Hammerschlägen mit den längeren Impaktoren.

Insgesamt konnte im Rahmen dieser Arbeit gezeigt werden, dass eine Berücksichtigung der
dynamischen Vorgänge während der Implantation der femoralen Komponente der HTEP
sinnvoll und notwendig ist, um die Versorgung der Patient*innen sicherer und reproduzier-
barer zu gestalten. Insbesondere die Kraftübertragung durch den Impaktor spielt hierbei
eine Schlüsselrolle und sollte den Operateur*innen gezielt vermittelt werden.
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A Veröffentlichung 1

The force at the implant cannot be assessed by the mallet force -
Unless supported by a model

(Die Kraft am Implantat kann nicht mit der Hammerkraft bestimmt werden -
Es sei denn, ein unterstützendes Modell wird verwendet)
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Abstract

The implantation of uncemented prostheses requires the application of sufficient forces to

achieve a press-fit of the implant in the bone. Excessive forces have to be omitted to limit

bone damage. Force measurements along the force transmission path between mallet and

implant are frequently used to investigate this trade-off. Placing a load cell at a position of

interest (PoI), which might be the implant bone interface or the head taper junction, is techni-

cally challenging or even impossible so that nearby positions are chosen. Thus, a certain

inertia and stiffness remain between the PoI and the sensor, and consequently the mea-

sured dynamic forces differ from those at the PoI. This experimental and numerical study

aimed to investigate the amount of force reduction along the transmission path while joining

femoral heads to stem tapers. Forces were measured in vitro at the tip of the mallet, directly

above the polymer tip of the impactor and below the stem taper. Springs and masses were

used to represent the responding tissue of a patient. A semi-empirical numerical model of

the force transmission path was developed and validated in order to simulate a larger range

of responding tissue properties than experimentally possible and to investigate the influence

of different surgical instruments. A distinct attenuation was observed since the peak forces

at the impactor reached 35% of the applied peak forces and 21% at the stem taper, respec-

tively. The force curves were replicated with a median root mean square error of 3.8% of the

corresponding mallet blow for the impactor and 3.6% for the stem. The force measurement

position and the used surgical instruments have a strong influence on the measured forces.

Consequently, the exact measurement conditions with regard to sensor positioning and

used surgical instruments have to be specified and hence only studies with similar setups

should be compared to avoid misestimation of the forces at the PoI. The proposed dynamic

numerical model is a useful tool to calculate the impact of the chosen or changed mechani-

cal parameters prior to executing experiments and also to extrapolate the effect of changing

the applied forces to the resulting forces at the PoI.

Introduction

Periprosthetic femoral fractures are one of the major reasons for revision surgery in total hip

arthroplasty, involved in 19.7%– 24.6% of revisions [1–3]. Minor intraoperative damages to
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the femur might be a possible cause that later develop into fractures [4]. These can be intro-

duced by excessive impaction forces, but too little forces do not provide a sufficient press-fit.

For the resulting trade-off, crucial force thresholds of the impaction forces are still under

debate. The most commonly used source of the implantation force is a mallet, which can gen-

erate short and high force impulses when used together with a metal impactor. At the same

time, amplitude and number of blows depend on the surgeon [4, 5]. Therefore, automated

tools like DePuy Synthes’ Kincise™ and IMT’s Woodpecker have been developed to reduce the

variability of the cavity preparation and, in the case of Kincise™, also of the implantation

process.

To improve the force at the Points of Interest (PoI) like the implant-bone interface or the

taper junction between head and stem, the force transmission from the mallet or the auto-

mated tool to the PoI must be understood. Common methods to measure the impaction force

along the transmission path are instrumented mallets [4, 6], instrumented broach handles [7],

instrumented impactors [8], instrumented head impactors [9–11], load cells in the stem [5, 12]

or beneath the experimental setup. All of the above have in common, that the Position of Mea-

surement (PoM) cannot be the same as the PoI. This leaves a certain inertia and stiffness in

between, which affects the measured force in such dynamic processes like a mallet blow. How-

ever, the extent of these influences is unknown and so the comparison of forces of different

PoM is vague.

The purpose of this experimental and numerical study was to investigate the amount of

force lost along the transmission path between the surgical mallet and the PoI. For simplicity

reasons, the force transmission during the in vitro assembly of the head taper junction between

stem taper and the femoral metal ball head was analyzed, focusing explicitly on the force trans-

mission rather than the taper junction itself.

Materials and methods

Mallet impaction is commonly used in orthopedics. For simplicity reasons, the exemplary

setup to investigate the force transmission path was the assembly of metal ball heads to stem

tapers.

In vitro experiment

Heads (CoCr, ⌀ 28 mm, 12/14 taper, DePuy Synthes, Raynham, MA; n = 8) were placed loosely

on stem taper replicas (Ti-6Al-4V, 12/14 tapers, 48 mm long, DePuy Synthes; n = 8) and

assembly was obtained by a single blow of a mallet (0.87 kg; Fig 1A) on top of an impactor

(Emphasys head impactor, DePuy Synthes) which was guided vertically to ensure that the axes

of the impactor and the taper remained aligned. Before the consecutive assembly, the stem

taper replicas were connected to a high mass platform (167 kg) by replaceable elastic springs to

simulate different tissue impedances (Fig 1B). A linear guidance constrained horizontal dis-

placements, rotation and inclinations of the stem tapers. The combined weight of all compo-

nents below the stem taper was 0.52 kg and could be increased representing changes in the

weight of the femur or the implant’s stem resulting in additional impedances of the responding

tissue. After each test, the junctions were disassembled and both parts were cleaned with iso-

propyl alcohol (� 99.8%).

A total of 20 consecutive assemblies with randomly reassigned heads were performed for

each stem taper of which the 1st assembly served as preconditioning. During the following

assemblies, different stiffnesses and additional masses were combined below the stem taper.

The 2nd, 5th, 10th and 15th assembly were conducted with identical parameters (4.0 N/mm, no

additional mass) denoted as reference measurements in order to ensure that no bias was
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introduced by continuously reusing the components. The stiffness of 4.0 N/mm was chosen as

reference because it was almost identical to the stiffness determined in vivo by Doyle et al. (4.1

N/mm) [13]. A part of the selection of tissue impedances and different assembly procedures

were performed without being related to this research question and are mentioned here only

for completeness. This leads to n = 64 measurements evaluated of which 32 were reference

measurements, 24 were tested with varying stiffnesses and 8 had additional weight mounted

(Table 1).

Forces were measured I) at the striking surface of the instrumented mallet (9041A, Kistler,

Winterthur, CH; Fig 1A), II) between the head impactor handle and its corresponding tip

Fig 1. Experimental and numerical setup. (A) Mallet with load cell. (B) Simplified experimental setup with load cells in

the impactor and below the stem taper replica. The linear guidance to constrain all movements apart of the one-

dimensional displacement is not shown. (C) Structure of the semi-empirical numerical model.

https://doi.org/10.1371/journal.pone.0303682.g001

Table 1. Variations of the soft tissue surrogate for the different consecutive assemblies. The stiffness of 4.0 N/mm

of the reference groups was chosen based on results from Doyle et al. measured in full body cadavers (4.1 N/mm [13]).

The other stiffnesses were selected in a range from 15% to 125% of the reference stiffness in order to consider a broader

spectrum of tissue properties.

Assembly Mass [kg] Stiffness [N/mm]

1 (preconditioning) 0.52 4.0

2, 5, 10, 15 (reference) 0.52 4.0

3 0.52 1.9

6 0.52 5.0

8 (additional weight) 0.89 4.0

13 0.52 0.6

4, 7, 9, 11, 12, 14 Additional measurements and different assembly procedures not

related to this research question

Each set of assembly parameters was used for all eight stem tapers.

https://doi.org/10.1371/journal.pone.0303682.t001
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(Emphasys femoral head impactor tip, DePuy Synthes; polyether ether ketone), and III) at the

stem below the taper (both 9333A, Kistler; Fig 1B). Data acquisition was performed at 800 kHz

(NI-9775, National Instruments, Austin, TX). Noise and oscillations caused by the stiffness of

the load cells were removed from the force signals by filtering with 4th order zero-phase Butter-

worth low-pass filters. The cut-off frequencies were adapted to the PoM since each load cell

had a unique combination of sensor stiffness and attached weights (I: 20 kHz, II: 10 kHz, III:

15 kHz).

Numerical model

For the uniaxial semi-empirical numerical model, the major components of the force trans-

mission path were simplified with ideal physical components ([14], Fig 1C; Simscape, Simulink

2022B, MathWorks, Natick, MA). Additionally, the loose contact between the impactor tip

and the mass of the head as well as the indentation of the metal head into the softer impactor

tip were represented by a one-sided hard stop with linearly increasing stiffness within a transi-

tion region. A friction element was used to simulate the clamping at the head taper junction by

considering the friction coefficients and the estimated normal force between head and stem

taper. The normal force is proportional to the contact area of the taper junction [15] hence a

polynomial of degree two related to the insertion depth of the stem taper into the head taper

was used but without a linear term.

From the measured mallet force solely the first peak was used as force input at the striking

surface of the simulated impactor. Since the experimental setup was vertical, the gravitational

force of all mass components was implemented in axial direction. In addition, the initial com-

pression of all spring elements was set according to each gravitational load to start in a steady

state without movements before the mallet impact. The simulation duration was 0.8 ms and

the fundamental sampling frequency was fixed to 800 kHz, according to the frequency of the

data acquisition during the experimental part.

The model included ten parameters that could not be determined exactly (impactor stiff-

ness, impactor tip stiffness and damping, transition region of the hard stop between the impac-

tor tip and the head, static and kinetic friction coefficients at the taper junction, constant term

of the normal force at the taper junction, the displacement-dependent factor of the normal

force at the taper junction, stem stiffness, and damping of the responding tissue). Therefore, a

sensitivity analysis was performed on one preliminary experimental dataset to detect parame-

ters with little influence by using Monte Carlo simulations and correlation analysis [16] to

decrease the degrees of freedom for the following parameter optimization.

The transition region of the hard stop between the impactor tip and the head, the constant

term of the normal force at the taper junction, and the damping of the responding tissue were

rated to be less influential and were therefore assigned broadly estimated values of 50 μm, 5 N,

and 10% of the corresponding spring stiffness respectively. Afterwards, the remaining seven

parameters–impactor stiffness, impactor tip stiffness and damping, static and kinetic friction

coefficients, the displacement-dependent factor of the normal force at the taper junction, and

stem stiffness–were determined by optimizing the sum squared error of the forces at the

impactor and below the stem taper for all datasets of the repeatedly assembled reference

groups.

The goodness of fit between simulated and measured data was evaluated by calculating the

root mean square error (RMSE) for the attenuated forces at the impactor and the stem taper.

Therefore, for each PoI the values from the zero crossing before the first to the zero crossing

after the second peak were considered. This includes two positive half-waves and the negative

in between.
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The model was used for two extrapolations. First, the mass of the impactor was increased

gradually in five steps between 0.1 kg and 2 kg. For each mass 26 different stiffnesses between

100 N/mm and 1 x 106 N/mm were used for the impactor stiffness resulting in 130 simulations

for the investigation of the influence of the mechanical properties of the impactor on the force

transmission. Second, for the parameters of the analogous model of the responding tissue,

eight masses between 0.1 kg and 20 kg were combined with eight stiffnesses in the range 0.1 N/

mm to 50 N/mm resulting in 64 simulations. The relatively large ranges were chosen to give a

more general overview of the dependencies on the varied parameters, even though the realistic

values may lie in a smaller range.

Statistical analysis

Statistical analysis was performed with a type I error level of α = 0.05 (SPSS 26.0, IBM,

Armonk, NY). Normality and homogeneity of variance were checked with Shapiro-Wilk and

Levene’s test respectively. When requirements were fulfilled, one-way analysis of variance with

Bonferroni correction was used to analyze differences between means, otherwise Kruskal-Wal-

lis test together with Mann-Whitney U test as post hoc test were performed. When only two

groups were compared, an independent t-test or Mann-Whitney U test was used. Results of

parametric tests were presented as bar charts with mean ± standard deviation. Non-parametric

results were visualized as box plots with whiskers up to 1.5 interquartile ranges (IQR) in length.

Values outside this range were highlighted as outliers but not excluded from further

evaluations.

Results

Experiment

The exerted mallet blows resulted in the desired short and high impulses (9247 N ± 1513 N,

0.140 ms ± 0.008 ms). All measured forces were normalized to the peak force of the corre-

sponding mallet blow to account for the unavoidable differences between the manually applied

blows. The resulting normalized force peaks represent the attenuation of the forces from mallet

to impactor and from mallet to stem. Force signals of the reference groups showed reproduc-

ible curves for each PoM after filtering and normalization (Fig 2) and were not affected by the

number of consecutive assemblies (impactor: p = 0.135, stem: p = 0.396). The force signals of

the impactor resembled a slightly damped sinus with some offset for the first millisecond (first

peak 34.8% ± 1.3%, period 0.27 ms (IQR: 0.26 ms to 0.28 ms)). The forces of the stem also

behaved sinusoidal with an increasing offset. Thus, the highest force was reached at the second

peak (second peak 21.2% ± 3.4%, period 0.15 ms (IQR: 0.14 ms to 0.16 ms)). The attenuation

of the peak force from mallet to impactor to stem was significant (both PoM: p< 0.001). The

time delay of the peaks between the different PoM increased with distance to the mallet (mal-

let-impactor: 0.0694 ms ± 0.0024 ms, mallet-stem: 0.4624 ms ± 0.0250 ms, p< 0.001). The sig-

nificance in the latter case was independent of whether the first or the second local maximum

of the force of the stem was considered.

The stiffness of the soft tissue surrogate did not influence the force peaks (Fig 3, impactor:

p = 0.187, stem: p = 0.534)–at least not for the examined range–and did also not influence the

time delays (Fig 4, impactor: p = 0.102, stem: p = 0.421) at either PoM. Increasing the mass of

the stem piece resulted in an upwards shift of the force curves of the stem with changed oscil-

latory behavior after approximately 0.6 ms (Fig 5). Accordingly, the force of the stem increased

significantly (Fig 6, p = 0.001) while all other evaluation variables remained unchanged

(impactor force: p = 0.654, impactor delay: p = 0.517, stem delay: p = 0.561).
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Numerical model

During the parameter estimation process, three datasets were excluded from the optimization

because they showed distinctly different oscillatory behavior. The remaining 29 datasets

Fig 2. Normalized force measurements of the mallet, impactor and stem. The 32 reference groups exhibited rather

similar characteristics for each PoM including the attenuation from mallet to impactor and stem.

https://doi.org/10.1371/journal.pone.0303682.g002

Fig 3. Normalized force in dependence of the stiffness of the soft tissue surrogate. The stiffness of the soft tissue

surrogate did not affect the attenuation of the force for the values considered in this study–neither for the impactor nor

for the stem.

https://doi.org/10.1371/journal.pone.0303682.g003
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Fig 4. Time delay of force peaks in dependence of the stiffness of the soft tissue surrogate. The stiffness did not

affect the time delay for the values considered in this study–neither for the force of the impactor nor for the force of the

stem.

https://doi.org/10.1371/journal.pone.0303682.g004

Fig 5. Normalized forces for the additional weight below the stem. The curves represent the mean normalized forces with 95%

confidence intervals for the impactor and the stem for the reference groups and the assemblies with additional weight below the

stem (+0.37 kg, +71%). The additional weight had little effect on the force of the impactor. The force of the stem was shifted upwards

due to the additional weight and showed a different oscillatory behavior after approximately 0.6 ms.

https://doi.org/10.1371/journal.pone.0303682.g005
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formed the baseline for the model and the identified parameters were used to simulate all per-

formed experiments (Table 2).

For the reference groups the numerical model obtained a RMSE of 3.81% (IQR: 3.35% to

4.77%) for the impactor and 3.60% (IQR: 2.55% to 4.50%) for the stem. The peaks of the atten-

uated impactor forces were consistently underestimated during the first two oscillations (Fig

7). The time offset of the peaks was 3.75 μs (IQR: 2.50 μs to 6.25 μs; equivalent to 3 sampling

periods (IQR: 2 to 5 sampling periods)) for the impactor and -2.50 μs (IQR: -8.75 μs to

10.00 μs; equivalent to -2 sampling periods (IQR: -7 to 8 sampling periods)) for the stem.

The model that was optimized for the reference measurements was also able to predict the

results of the measurements that were generated with different soft tissue surrogates. The

RMSEs were similar (impactor: p = 0.504, stem: p = 0.148) and neither the force offsets

Fig 6. Normalized peak forces for the additional weight below the stem. Increasing the weight at the stem resulted

in higher forces at the stem. In contrast, the forces at the impactor were not affected by the changed weight.

https://doi.org/10.1371/journal.pone.0303682.g006

Table 2. Parameters of the numerical model including the results of the parameter estimation.

Object Mass [kg] Stiffness [N/mm] Damping [Ns/mm] Miscellaneous

Impactor 0.508 85 x 103

Load cells 0.137 2.3 x 106

Impactor tip 0.084 13 x 103 240

Transition between impactor tip and head 50 x 10−6 m

Femoral head 0.062

Friction inside head taper junction μkinetic = 0.49

μstatic = 0.79

Normal force of head taper junction 5.0 N

140 x 109 N/m2

Stem taper replica 0.043 130 x 103

Analogous model of the responding tissue 0.52* and 0.89* 0.6 to 5.0 10% of stiffness

* including load cell

https://doi.org/10.1371/journal.pone.0303682.t002
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(impactor: p = 0.097, stem: p = 0.586) nor the time offsets (impactor: p = 0.173, stem:

p = 0.218) were affected by the changes of the surrogate.

Simulation results for the large selection of mass and stiffness of the impactor showed that

the force of the impactor was greater the lighter the impactor was (Fig 8A). In addition, heavier

impactors resulted in flatter curves and the peaks were reached at higher impactor stiffnesses.

In the area of the estimated stiffness and the actual weight of the impactor, the impactor force

increased logarithmically with the stiffness and decreased with increasing weight. The force of

the stem at the actual weight from the experiments was barely affected by the variation of the

stiffness of the impactor (Fig 8B). Lighter impactors showed a strong dependence on the stiff-

ness with maximum forces of the stem becoming higher and getting closer to the estimated

stiffness at lower weights of the impactor.

The force of the impactor was not affected by the different parameters of the analogous

model of the responding tissue and was constantly 29.2%. Higher masses resulted in higher

forces below the stem (Fig 9). When high masses were used, the variation of the stiffness had

no effect on the force below the stem. Stiffnesses above the spring stiffnesses used during the

experiments increased the forces of the stem for the lighter analogous models of the respond-

ing tissue.

Discussion

The derived force attenuation in the transmission path from mallet to stem exemplarily

focused on the assembly of the head taper junction, but similar mechanisms are likely else-

where in the implantation process (e.g. reaming and insertion of the femoral stem), since the

stiffnesses and masses are of a similar order of magnitude.

Fig 7. Measured and simulated forces of the impactor and stem. The curves represent the normalized forces of the reference

groups averaged for each point in time together with their 95% confidence intervals. The confidence intervals of the simulations are

smaller than the line width in some areas.

https://doi.org/10.1371/journal.pone.0303682.g007
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The cut-off frequencies of the mallet and impactor filters were about five times higher than

the most dominant frequency of the corresponding signal. This ratio was sufficient to filter the

desired frequencies without substantially distorting the signals.

The introduced semi-empirical numerical model was capable to reproduce the measured

force curve in the time domain, even though minor variations in frequency resulted in rela-

tively large increases of the RMSEs. The remaining underestimation of the peaks is most likely

due to the simplifications caused by the usage of basic mechanical components. Since the force

can be calculated at any position in the model, it can be used to estimate forces at PoIs which

are not accessible with sensors. Beside this, the validated and parametrized model could also

simulate most of the observed behavior of the experiments using different configurations for

the analogous model of the responding tissue–without repeating the parameter optimization.

Along the transmission path the impaction force was unexpectedly attenuated, which has to

be considered if force measurements from different PoMs are compared. Each PoM should be

Fig 8. Parameter variation of the impactor. Assemblies with a large selection of masses and stiffnesses of the

impactor were simulated. Low stiffnesses and high masses of the impactor did not result in oscillations with

determinable peaks within the simulation time and were therefore excluded, resulting in curves of different lengths.

The stiffness from the parameter estimation was marked with a dashed vertical line. The green line corresponds to the

real weight of the impactor. (A) normalized force of the impactor and (B) normalized force of the stem.

https://doi.org/10.1371/journal.pone.0303682.g008
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as close and as rigidly connected to the PoI as possible to receive accurate forces for the PoI.

Even the results of different studies with similar PoMs may strongly differ since different surgi-

cal instruments–that differ in mass and stiffness–are likely to be used. All these points can be

addressed by using a model like the one presented in this paper to calculate the forces at the

PoIs while considering the complete experimental setup.

Wendler et al. reported a less severe attenuation at the implant neck that was 84.4% ±
13.5% of the introduced mallet force during head taper assembly on human cadavers [12].

They attributed the attenuation to their bearing of the handheld impactor or a misalignment

between the impact direction and the neck axis [12]. However, based on the simulations per-

formed, it could be shown that friction is not the decisive factor for the attenuation. Scholl

et al. already suggested that components in the transmission path between force application

(mallet) and the PoM reduce the peak force at the PoM [4]. The presented model however

helped to relate the observed effects to the inertia and stiffness of the components–leading to

the severe attenuation to less than 40% of the introduced impaction force in this study.

The following limitations have to be mentioned. In clinical practice, heads and stems are

not reused to avoid potential negative influences [17]. However, in this particular study the

junction mechanics were not in the scope and repeated measurements of the reference groups

showed that reuse had no effect on the measured forces within the force transmission path.

The force impulse and the impactor axis might not always have been in line, due to the manual

excitation by a mallet, potentially causing minor differences between measured mallet force

and acting force in axial direction of the impactor–in vitro and in clinics. Furthermore, it is

possible that variations within the measurements occurred due to screws tightened to different

degrees, despite regular retightening of all screws.

Fig 9. Parameter variation of the analogous model of the responding tissue. Assemblies with a large selection of

masses and stiffnesses of the responding tissue were simulated. The range of stiffnesses used in the experiments was

marked with two dashed vertical lines. The yellow and purple line correspond to the approximate weights considered

in the experiments.

https://doi.org/10.1371/journal.pone.0303682.g009
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Alike to Krull et al., the results suggest that the stiffness of the surrounding tissue has a

minor influence on the implantation forces [9, 18]. The stiffness used for the reference groups

was taken from Doyle et al., but since the cadavers they used were rather light (mean weight:

60 kg, range: 50 kg to 65 kg) [13], heavier patients with more surrounding soft tissue may not

have been covered. The stiffnesses of the additionally used springs were in the same order of

magnitude, but at this point it is not possible to assess whether this represents the physiological

range. Therefore, a wider range of parameters for the responding tissue was covered in the

simulation. The occurring increase of the force below the stem for high stiffnesses in combina-

tion with low masses of the responding tissue can be explained with the natural frequency of

the tissue. The impulse of the impactor has a frequency of approximately 3.5 kHz which is

clearly overcritical for the tissue parameters from Doyle et al. with a natural frequency of

almost 3 Hz [13]. With increasing stiffness, the natural frequency of the tissue increases and

the excitation gets closer to the resonance case. A wide range of patient-specific tissue parame-

ters, positioning and fixation of the patient during the surgical procedure and new surgical

methods [19] could further affect the mechanical situation and should therefore be investi-

gated in further projects.

Conclusion

The result of any force measurement in the transmission path of a surgical impaction highly

depends on the chosen PoM and the included impaction instruments. It is mandatory to

report that information in order to assess whether a comparison between studies is possible.

The model presented can be used to investigate influences of design changes of surgical instru-

ments or implants on the force transmission to narrow down the number of experimental tests

to be performed prior clinical introduction. The model could also allow a more accurate deter-

mination of the forces at other PoIs, for example at the implant-bone interface.
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CORRECTION

Correction: The force at the implant cannot be 
assessed by the mallet force–Unless supported 
by a model

Peter J. Schlieker, Michael M. Morlock, Gerd Huber 

In Table 2, the damping parameter for the impactor tip has incorrect unit. The correct 
unit should be 0.24 Ns/mm. Please see the correct Table 2 here.

Reference
	1.	 Schlieker PJ, Morlock MM, Huber G. The force at the implant cannot be assessed by the mallet 

force–Unless supported by a model. PLoS ONE. 2024;19(5):e0303682. https://doi.org/10.1371/journal.
pone.0303682 PMID: 38758920

Table 2.  Parameters of the numerical model including the results of the parameter estimation.

Object Mass
[kg]

Stiffness
[N/mm]

Damping
[Ns/mm]

Miscellaneous

Impactor 0.508 85 x 103

Load cells 0.137 2.3 x 106

Impactor tip 0.084 13 x 103 0.24

Transition between impactor tip and head 50 x 10-6 m

Femoral head 0.062

Friction inside head taper junction µ
kinetic

 = 0.49
µ

static
 = 0.79

Normal force of head taper junction 5.0 N
140 x 109 N/m2

Stem taper replica 0.043 130 x 103

Analogous model of the responding tissue 0.52* and 
0.89* 

0.6 to 5.0 10% of stiffness

* including load cell.

https://doi.org/10.1371/journal.pone.0332707.t002
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A B S T R A C T

Background: In cementless total hip arthroplasty stems are inserted into the bone by mallet blows. Surgeons are 
not instructed to adjust the force of their blows to differences among patients especially with regard to weight. 
Whether this is linked to complications is yet unknown. This study investigated factors that could affect the 
mechanical behavior of the femur-tissue system.
Methods: Four cadavers were subject to two total hip arthroplasties by the same surgeon – one side via a lateral 
approach and the contralateral side via a direct anterior approach. A mass-spring-damper model was used to 
replicate the mechanical response of the femur-tissue system of the cadavers and make them comparable.
Findings: The mechanical response in terms of mass-spring-damper parameters differed between the approaches 
(lateral: 16.5 kg, 29.7 N/mm, 467.1 Ns/m; direct anterior: 11.5 kg, 41.7 N/mm, 553.0 Ns/m).
Interpretation: Common metal-on-metal mallet blows in surgery are very short and mostly excite high frequencies 
that are clearly above the natural frequency of the femur-tissue system. Those overcritical force impulses make 
the stem slide into the femur before the bone can even start moving. Hence, the individual mechanical behavior 
of the femur-tissue system can be disregarded provided that the force is applied with very short blows. This needs 
to be considered for any attempt to replace the mallet in the operation theater (e.g. automated surgical impaction 
tools) or to modify the mallet (e.g. alternative tip material). Furthermore, it may provide guidance on the fixation 
of femurs in in vitro testing to mimic surgical reality.

1. Introduction

In cementless total hip arthroplasty (THA), the broaching of the 
femoral cavity and the implantation of the implant are typically ach
ieved with mallet blows on the broach handle or the stem impactor to 
drive the broach or the stem into the femoral canal. In every THA sur
gery, a unique combination of patient-specific body characteristics (e.g. 
the amount of muscle and fat tissue), the approach to the joint and the 
patient’s positioning on the surgical table need to be addressed. Neither 
the existing literature nor the manufacturer’s surgical instructions pro
vide surgeons with clear recommendations on whether and how to adapt 
their mallet blows to the diverse scenarios. The sole target for the 

surgeon is the achievement of the desired implant position without the 
occurrence of a fracture, seeking to receive sufficient primary stability. 
As a consequence, number and strength of the mallet blows vary be
tween clinicians (Nassutt et al., 2006; Reynolds et al., 2024; Scholl et al., 
2016). In recent years, automated surgical impaction tools have been 
introduced (e.g. IMT’s Woodpecker, Johnson & Johnson MedTech’s 
Kincise, Zimmer Biomet’s Hammr) and are currently gaining popularity 
in the operation theater (Thalody et al., 2023). One of their key ad
vantages is the high reproducibility of blows, which aims for less vari
ability in the fixation process (Konow et al., 2022) and is a step towards 
more standardization in the operating room. Additionally, the auto
mated surgical impaction tools reduce the physical load for surgeons 
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during the impaction process, allowing them to work more efficiently 
and reduce fatigue related failures during surgery (Ferrari et al., 2021). 
The patients, however, cannot be standardized and their inter-individual 
variability remains. Insufficient primary stability and periprosthetic 
fractures are still major reasons for THA-revisions (National Joint Reg
istry, 2023; Australian Orthopaedic Association National Joint 
Replacement Registry, 2024; Grimberg et al., 2024). It is conceivable 
that both could potentially be associated with an inadequate consider
ation of the flexible connection of the bone to the surrounding soft tissue 
as well as the positioning and fixation on the table. To enable a com
parison of different bone-tissue systems, their mechanical response can 
be described with a fundamental phenomenological model based on a 
mass-spring-damper system (Doyle et al., 2019). Therefore, the aim of 
this study was to investigate different femur-tissue systems with varying 
influencing factors (e.g. BMI, surgical approach and patient positioning) 
to gain insights into the order of magnitude and variation of the system 
parameters.

2. Methods

2.1. Cadaveric measurements

Four fresh human cadavers without any fixation were included in 
this study and stored at 4 ◦C prior to measurements. Their personal in
formation was anonymized for the complete study. The only accessible 
data were age at death, sex, weight and height (35 to 65 years; male/ 
female = 3/1; 70.4 kg to 117.6 kg; 1.81 m to 1.84 m). The Ethics 
Commission of the Medical Association Hamburg had approved this post 
mortem cadaveric study (2024-300436-WF).

The cadavers were treated alike patients in THA surgery by an 
experienced surgeon. For the lateral approach (LA) on one side, the 
cadavers were placed in lateral position on the autopsy table (ST HS 
11–02, UFSK, Regensburg, DE) and stabilized with a standard tunnel pad 
and a pair of lateral hip positioners. On the contralateral side, a direct 
anterior approach (DAA) was performed in supine position. For the sake 
of consistency, ropes were used to hold the retractors and the knee in 
place. The padding in lateral position, the incision, the access to the joint 
and the osteotomy of the femoral neck were performed in accordance 
with the established procedures for THA surgery.

Axial excitation of the femur (sinusoidal, increasing frequency 0.5 Hz 
to 1000 Hz, 60 s) was applied by an electrodynamic shaker (TV 51075- 
M, TIRA, Schalkau, DE). This shaker (Fig. 1) was attached to a metal 
plasterboard dowel (GKM, Fischer, Waldachtal, DE) that was screwed 
into the proximal femur prior to broaching and secured with bone 
cement (Palacos® R, Heraeus, Wehrheim, DE). The shaker itself was 
suspended from a gallows and additionally supported at the rear to 
prevent uncontrollable resonance. The applied uniaxial force was 
measured at the tip of the shaker (9321C, Kistler, Winterthur, CH). The 
resulting accelerations were measured with an accelerometer that was 
screwed to the anterior cortex of the proximal femur close to the 
resection line of the neck cut (triaxial; M354C02, PCB Piezotronics, 
Depew, NY). Data acquisition was performed at 500 kHz (NI-9222, 
National Instruments, Austin, TX). The excitations were repeated three 

times for all cadavers and both approaches (n = 24). Laserscans of the 
field of surgery (HandySCAN BLACK™ Elite Limited, Creaform, Lévis, 
Quebec, CA) were used to establish a femur based Cartesian coordinate 
system: z in axis with the positive direction of force along the femoral 
axis, x parallel to the surface of the table, y perpendicular to x and z. The 
measured triaxial accelerations were later transformed in this coordi
nate system.

2.2. Data evaluation

The frequency response function (FRF) was described in terms of 
accelerance, which is calculated as the ratio of acceleration to force in 
the frequency domain (Ewins, 2000). The repeatability of consecutive 
measurements was evaluated with the mean coefficient of variation 
(mCV) defined as the ratio of variance to mean averaged over all 
frequencies.

A phenomenological model of two combined single degree of 
freedom mass-spring-damper systems in series was fitted to the experi
mental data to derive a parameter based description of the mechanical 
response (Fig. 2; Doyle et al., 2019; Schlieker et al., 2024b). One rep
resented the oscillation of the femur in the surrounding tissue (femur- 
tissue system), whereas the other one covered the low-frequency vi
brations resulting from the environment as the table fixation of the 
cadaver (support system). The six resulting model parameters were 
determined for each cadaver and each approach by optimizing the mean 
absolute percentage error (MAPE) between the simulated and the 
measured accelerance between 1 Hz and 25 Hz (fmincon, Matlab 2024A, 
MathWorks, Natick, MA; Simscape, Simulink 2024A, MathWorks). 
Higher low energy frequencies above that range couldn’t be described 
by the two mass-spring-damper systems and did not lie within the scope 
of this study. Although the identical table was used for all measure
ments, the parameters of the support system were redetermined for each 
cadaver and each approach, as the cadaver’s weight, the table’s height 
and the direction of the excitation differed.

2.3. Statistical analysis

The statistical analysis was performed with a type I error level of α =
0.05 (SPSS 26.0, IBM, Armonk, NY). Given the rarity of cadaver studies, 
the group size was small. To account for this, p-values between α and 0.2 
were considered as trends. Normality was checked with the Shapiro- 
Wilk test and homogeneity of variance with the Levene’s test. Pearson 
correlations were performed for correlation analysis. Based on the 
assumption that the mechanical situation on both sides of each cadaver 
is similar, a dependent t-test was used to compare the two approaches.

Fig. 1. Shaker mounted to the proximal femur during a lateral approach.

Fig. 2. Phenomenological model of the setup represented by two combined 
single degree of freedom mass-spring-damper systems in series. The force was 
applied to the femur-tissue system (FTS) that was linked to the support sys
tem (SuS).
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3. Results

The mCV of the measured FRF between 1 Hz and 100 Hz ranged from 
0.8 % to 2.5 %. This small variation allowed combining consecutive 
measurements for each approach on each cadaver by averaging the FRF.

The MAPE of the simulated FRFs ranged from 3.2 % to 4.4 % for the 
DAA and from 2.3 % to 3.9 % for the LA, respectively (Fig. 3). Above 25 
Hz the measured and the modelled accelerance diverged. In accordance 
with this, the phase shift of the measured accelerance did not reach 0◦ as 
the simulated did.

Dynamic properties tend to increase with increasing body weight for 
the LA (mass: R2 = 0.875, P = 0.065; stiffness: R2 = 0.870, P = 0.067; 
damping: R2 = 0.857, P = 0.074; natural frequency: R2 = 0.847, P =
0.080; Fig. 4A-D). For the DAA, only the damping followed a similar 
trend (R2 = 0.797, P = 0.107), while the effective mass was found to be 
nearly constant (R2 = 0.030, P = 0.827). Slight increase in stiffness and 
natural frequency for the DAA was not significantly related to body 
weight (stiffness: R2 = 0.474, P = 0.312; natural frequency: R2 = 0.363, 
P = 0.397).

The effective mass of the femur-tissue system was determined as 
11.5 kg (SD 0.54 kg) for the DAA and 16.5 kg (SD 1.13 kg) for the LA, 
respectively (P = 0.004). In contrast, the DAA resulted in a 12.0 N/mm 
higher stiffness (41.7 N/mm, SD 6.2 N/mm vs. 29.7 N/mm, 
SD 6.4 N/mm, P = 0.010), and consequently, the natural frequency was 
on average 2.9 Hz larger for the DAA than for the LA (9.6 Hz, 
SD 0.9 Hz vs. 6.7 Hz, SD 0.5 Hz, P = 0.003). The difference in damping 
was only a trend and again the DAA resulted in higher values than the LA 
(553.0 Ns/m, SD 184.6 Ns/m 467.1 Ns/m, SD 177.3 Ns/m, P = 0.146).

4. Discussion

The repeatability of the consecutive measurements was high. The 
low mCV of the measured accelerance was caused by the excitation of 
the shaker and proved that three repetitions per cadaver were sufficient 
to effectively capture the system’s dynamics. Based on the MAPEs of the 
simulated FRFs it was shown, that in accordance with Doyle et al. (2019)
the usage of a mass-spring-damper system was a sufficient approach to 
simulate the dynamic response of the femur-tissue system – even though 
it had to be expanded by a component representing the support in this 
study.

The effective masses for both approaches were higher than the 

weight of a plain femur showing that not only the femur was excited, but 
also a part of the surrounding soft tissue and the limb. This was also 
visually observed during the measurements. The independence of the 
effective mass from the body weight for the DAA was found to be 
counterintuitive, particularly when there was a clear trend for the LA. 
However, the approaches differ in the amount of support, which can 
explain the different parameters of the femur-tissue system.

The effective masses and damping characteristics resemble the single 
value in the literature (Doyle et al., 2019). However, the stiffnesses are 
six to twelve times higher than in the literature, resulting in natural 
frequencies that are 2.4 to 3.5 times higher. One potential explanation 
for this could be that their cadavers were embalmed using phenol in 
addition to being cooled (Doyle et al., 2019), whereas the decedents 
used in the present study stayed unfixed. Phenol has the capacity to 
either decrease the tissue stiffness by denaturing protein or increase it by 
dehydrating the tissue (Richins et al., 1963). The extent to which these 
two effects occur cannot be assessed at this point. However, it is 
important to note that a common side effect of embalming techniques is 
the alteration of tissue properties (Galbusera et al., 2018; Holewijn et al., 
2017). Without fixation, the cadavers for the present study had to be 
relatively fresh. As a consequence, rigor mortis had to be broken by 
mobilization prior to the surgical procedure, but did not re-establish 
during the subsequent examination. However, parts of the muscles 
may still have been hardened. Additionally, although a similar posi
tioning was used, different muscle releases for the LA as for the posterior 
approach used by (Doyle et al., 2019) are needed. Furthermore, the 
anatomical subjects in the present study were younger (35–65 years vs. 
81–94 years) which might come along with higher stiffness of the soft 
tissue.

Both studies used cooled cadavers and the reduced body temperature 
could have led to an overestimation of the tissue stiffness in comparison 
to living patients (Krompecher, 1981). Due to the additional damage to 
the bone, extended operating time and increased risk of infection, in 
vivo studies are not ethically justifiable. Therefore, human cadavers are 
the best available substitute model to gain better knowledge of the 
mechanics of the femur-tissue system.

Fig. 3. Exemplary Bode diagram of a measured and the corresponding simu
lated frequency response function (mean absolute percentage error = 3.2 %). 
The first peak in magnitude and the corresponding phase shift, both at 4 Hz, 
indicate the natural frequency of the support system. The femur-tissue system is 
a heavily damped system, which leads to the diminished intensity of the rather 
flat peak at approximately 9 Hz.

Fig. 4. A) mass, B) stiffness, C) damping, and D) natural frequency of the 
femur-tissue system for the direct anterior approach and the lateral approach in 
dependency of the cadaver’s body weight. The single data from Doyle et al. 
(2019) was included for visual comparison.
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In the present study, a shaker was used to excite a broad range of 
harmonic frequencies with a reasonable amount of energy to receive a 
complete transfer function. In contrast, mallet blows are commonly used 
in clinical practice to drive broaches or implants into the bone. These 
blows cause a short non-harmonic force excitation, which can be 
approximated as superposition of sinusoidal half-waves (Fourier trans
form) with durations of approximately 0.15 ms to 0.3 ms (Albini 
Lomami et al., 2020; Dubory et al., 2020; Elias et al., 2000; Glismann 
et al., 2024; Schlieker et al., 2024b). Transferred in the frequency 
domain this means that predominantly frequencies in the single-digit 
kHz range are excited. This excitation is orders of magnitude above 
the natural frequencies of the different femur-tissue systems and the 
excitation can be regarded as overcritical. The consequence of the 
overcritical excitation is that the accelerated stem or broach slides into 
the femur before the bone even starts moving (Bishop et al., 2022). Thus, 
with respect to the implantation dynamics, differences in the femur- 
tissue system or the support system (with its even lower natural fre
quency) can be disregarded (Krull et al., 2017; Schlieker et al., 2024b). 
The same is applicable for the assembly of implant components (Doyle 
et al., 2019). The excitation during broaching might be slightly different 
due to longer force transmission during plastic deformation. Little 
relevance with regard to the natural frequency of the femur-tissue sys
tem is expected.

Excitations below the natural frequency of the femur-tissue system or 
even quasi statically with its easy to control peak forces would require 
additional fixation of the femur. Without fixation, they would lead to 
soft tissue damage, since the femur would be pushed distally without 
proper seating of the stem. Even though blows from hand-operated 
mallets bear some variability (Nassutt et al., 2006; Reynolds et al., 
2024; Scholl et al., 2016), their blows are overcritical and lead to a 
sufficient result. Softer mallets (e.g. polymer or copper) lead to longer 
blows (Bishop et al., 2021). In extreme cases this could result in an 
excitation of lower frequencies and consequently could interfere with 
the femur-tissue system. Hence, the energy would be absorbed by the 
surrounding tissue instead of being used for the seating of the implant. 
This is also applicable for automated surgical impaction tools – as long 
as their blows are short enough and lead to an overcritical excitation, 
they can be a viable alternative to hand-operated mallets. It is important 
to note that the excited frequencies are not equal to the repetition rate of 
blows (e.g. IMT’s Woodpecker: 70 blows per second (Goossens et al., 
2017), Johnson & Johnson MedTech’s Kincise: 6 blows per second 
(Konow et al., 2022), Zimmer Biomet’s Hammr: 6 blows per second 
(Zimmer Zimmer Biomet, 2024)). The devices apply very short impulses 
followed by longer interruptions and no harmonic excitation.

In addition to their clinical application, these findings can also be 
applied to the testing of implants and surgical instruments. In many in 
vitro studies excised femora without soft tissue are fixated relatively 
rigidly. It is therefore likely that in these cases the system stiffness ex
ceeds that of the in situ situation. As a consequence, the results might 
only be transferred to the clinical situation to a limited extent.

The findings of this study are subject to a few limitations. The inci
sion had to be slightly longer than usual for a standard primary THA 
surgery to be able to attach the shaker and the accelerometer to the 
proximal femur. This resulted in the necessity for the release of addi
tional soft tissue, which could have affected the tissue stiffness in com
parison to the actual surgical situation.

The measurement of the mechanical response and the numerical 
approach are predicated on the assumption that the femur-tissue system 
exhibits linear behavior. An impulse mallet could have been used to 
apply a force in the correct order of magnitude, but low frequencies 
would insufficiently be excited and thereby the determination of the 
natural frequency of the femur-tissue system would not be possible 
(Schlieker et al., 2024a).

Autopsy tables or surgical tables differ, but are likely to influence the 
measurements in a characteristic and itself comparable way. In this 
study, the movement of the table could be clearly isolated in the data, 

since the support system had a lower natural frequency than the femur- 
tissue system and did therefore not affect the determination of the dy
namic properties of the latter.

5. Conclusion

The findings indicate that the dynamic properties of the femur-tissue 
system possess a natural frequency, which is orders of magnitude below 
the frequencies that are excited by the force impulses experienced dur
ing femoral stem impaction with mallet blows. As long as implantations 
are performed with such short impulses, the force input remains over
critical, and consequently, the femur-tissue system and the support 
system (e.g. amount of soft tissue, fixation, positioning or surgical table) 
does not have a relevant influence on the dynamics of the femoral stem 
impaction. The surgical procedure during impaction of an implant 
therefore does not have to be adapted to specific patient characteristics 
or approaches as long as short metal-on-metal blows are applied. This is 
not necessarily the case when the instruments’ materials or the impac
tion philosophies are altered.
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a b s t r a c t

Background: Femoral stem impaction in total hip arthroplasty is commonly performed by mallet blows 
on a metal impactor attached to the stem. Factors including the surgeon, the impactor, and the patient 
can influence the impaction. A wide range of impactors, varying in design and thus in mass and stiffness, 
are available. However, little is known about their influence  on the force transmission and, conse
quently, about the proportion of the mallet force that ultimately reaches the implant. This study aimed 
to investigate the force transmission through the impactor for different impactor designs, while 
investigating different patient-specific femur-tissue systems in situ and in silico.
Methods: The mallet and impactor forces of 9 consecutive blows on seated femoral stems were 
measured for 2 different approaches on each of 4 cadavers. The mallet-implant force transmission was 
calculated using a phenomenological model for 2 different impactor designs.
Results: The attenuated force in the impactor achieved approximately 65% to 75% of the corresponding 
mallet peak force, regardless of cadaver or surgical approach. Measuring the force distant from the tip 
resulted in an overestimation of the transferred forces. Depending on impactor design just 24% to 47% of 
the applied mallet peak force reached the implant itself.
Conclusions: The force transmission for overcritical mallet blows can be regarded as independent from 
patient- and approach-specific boundary conditions and primarily dependent on the impactor design. 
Surgeons must be aware of this relationship and exercise caution when using other or novel instruments 
to prevent intraoperative complications.
© 2025 The Authors. Published by Elsevier Inc. on behalf of The American Association of Hip and Knee 
Surgeons. This is an open access article under the CC BY license (http://creativecommons.org/licenses/ 

by/4.0/).

Introduction

In total hip arthroplasty (THA), cementless stems are held 
through press-fit in the undersized femoral cavity. The required 
impaction force is applied via mallet blows on a metal impactor. 
Intraoperatively, the surgeon must achieve a trade-off between 
inadequate press-fit of undersized stems―bearing the risk of 
aseptic loosening [1,2]―and excessive implantation forces caused 
by impacting an oversized implant and increase the risk of a peri- 
prosthetic fracture [1,3,4].

This procedure is far from being standardized, as these blows 
are known to vary not only between surgeons [5,6], but also be
tween surgeon’s practice [7-9]. Since many surgeons have 
different preferences regarding their mallets [10], these cannot be 
standardized either. While little is known about the influence of 
the impactor on the force transmission [11,12], the impactor design 
exhibits large variability, with options including solid or slotted 
handles and straight or curved shafts with different diameters and 
lengths [11]. Since the force is transmitted from the mallet to the 
stem, the blow traverses the impactor and likely undergoes 
impactor-specific  attenuation [11-13]. In case this force trans
mission could be improved, the requisite applied force by the 
mallet could be reduced, while the same amount of force reaches 
the stem. This could have beneficial  effects on the health of the 
surgeons [14,15]. However, due to the dynamic characteristics of 
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the mallet blows applied during THA, the force transmission 
cannot be examined independently for each part along the trans
mission path. The force transmission inside the impactor may be 
influenced  by other components, including the implant or the 
patient’s body. Whether the flexibility of the femur-tissue system 
(FTS) needs to be considered during the impaction of stems is 
discussed controversially in the literature. While the majority of 
in vitro studies continue to use rigid mountings for their speci
mens [1,16-22], some studies included soft boundary conditions in 
their test setups [9,12,23-25] and Doyle et al. was the first  to 
quantify the parameters for future in vitro testing [26]. However, a 
recent cadaveric study concluded that metal-on-metal impacts 
would be overcritical for the rather soft FTS [27] and would 
therefore not affect the force transmission from the mallet to the 
stem.

The aim of this study was, therefore, to examine whether dif
ferences in the design of the impactor result in different impaction 
forces at the stem in silico based on in situ cadaveric 
measurements.

Material and methods

Cadaveric measurement

Four fresh human cadavers, stored at 4 ◦C prior to the mea
surements, were part of this study (approved by the Ethics Com
mission of the Medical Association Hamburg (2024-300436-WF)). 
Besides sex (3 males, 1 female), age at death (35-65 years), weight 
(70.4 kg to 117.6 kg), and height (1.81 m to 1.84 m), all personal 
information was anonymized.

After the rigor mortis was broken by mobilization of the hip, 2 
THA surgeries were performed on each cadaver. One side was 
operated in lateral position with a lateral transgluteal approach 
[28] and the contralateral side was operated in supine position 
with a direct anterior approach. The assignment of the approaches 

to the sides was randomized for each cadaver. Both procedures 
were performed on the same day, with only one cadaver being 
operated per day. For the lateral transgluteal approach a standard 
tunnel pad and a set of lateral hip positioners were used to sta
bilize the cadavers. All steps from incision to stem implantation 
were performed by the same experienced surgeon following the 
procedures of established THA surgeries. Impactions for broaching 
and implantation were applied with an automated surgical 
impaction tool (Kincise, Johnson & Johnson MedTech, Raynham, 
MA). The implanted stems were uncemented collarless tapered 
wedge stems (Corail, Johnson & Johnson MedTech, Raynham, MA). 
The implantation was stopped when the experienced surgeon 
considered the stem as fixed within the femur without detectable 
movement. When fully seated, 10 additional manual blows were 
applied to the stem using an instrumented mallet with a piezo 
force sensor at the tip (Fig. 1; total weight 890 g, 9041A, Kistler, 
Winterthur, CH) and an instrumented impactor. The instrumented 
impactor was similar to the original stem impactor belonging to 
the implant system, but modified in a way to allow the mounting 
of a force sensor (9333A, Kistler, Winterthur, CH) with 2 flange 
connections. The surgeon could choose between 2 different 
lengths of the impactor shaft below the force sensor (50 mm and 
100 mm) to enable access to the stem through different thick
nesses of soft tissue without pushing the sensor too deep into the 
surrounding tissue. The first  blow for each approach on each 
cadaver served as preconditioning to achieve proper contact be
tween the impactor tip and the stem. For the 9 consecutive mallet 
blows of each of the 8 implantations, forces at the tip of the mallet 
and in the shaft of the impactor were recorded with 500 kHz and 
14 bits (NI-9775, National Instruments, Austin, TX).

Data evaluation

The measured force signals (n = 72) of the mallet and the 
impactor were filtered with a fourth-order zero-phase low-pass 

Figure 1. Measurement setup during (a) a lateral transgluteal approach and (b) a direct anterior approach. The additional sensors on the stem and femur and the optical markers 
were not related to this research question and did not interfere with the measurements. To guarantee the anonymity of the deceased, a visible tattoo was removed from one of the 
pictures.
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filter with a cut-off frequency of 24 kHz to address the oscillating 
mass of the mallet tip on the stiffness of the corresponding force 
sensor. Then, the maximum mallet and impactor forces were 
determined. To account for the variability of manually applied 
mallet blows, the impactor forces were normalized by the corre
sponding maximum of the mallet force. This dimensionless ratio of 
the force at the impactor to the maximum force of the mallet is the 
attenuation of the respective force transmission from one sensor 
position to another [13].

The measured force transmission was further evaluated with a 
transfer function in the frequency domain. Therefore, the discrete 
Fourier transform was calculated for the unfiltered force signals 
from both sensor positions (Matlab R2024b, MathWorks, Natick, 
MA). To improve the signal to noise ratio, the mallet force was 
windowed with a narrow rectangular window [29] and both forces 
were windowed with an exponential window including compen
sation with its coherent gain [30-32]. For the resulting transfer 
function, which is the ratio of output force (impactor) to input 
force (mallet) in the frequency domain, values greater than 1 
indicate amplification, whereas values less than 1 correspond to 
attenuation for the corresponding frequency―likewise the force 
ratio mentioned above. Based on the consecutive blows, the 
averaged transfer function was generated by calculating the me
dian and the interquartile ranges (IQRs) for every frequency.

Phenomenological model

The setup of the cadaveric measurements was rebuilt with a 
phenomenological model (Fig. 2; Table 1; Simscape, Simulink 
R2024b, MathWorks) based on differential equations. The model 
was based on a previously validated model [33] and only a few 
adaptations were required to adjust it to the current study: The 
impactor had a more complex design than in the original study 
[13] and therefore the handle and the shaft were each divided into 
5 single degree of freedom mass-spring systems in series to ac
count for different segments with different masses, cross sections 
and stiffnesses. The respective masses were obtained from a 3D 
computer-aided design model (SolidWorks 2020 SP5.0, Dassault 
Syst�emes, FR). The corresponding stiffnesses of the impactor were 
calculated using a finite element analysis (SolidWorks 2020 SP5.0). 
In the phenomenological model, the mass of the force sensor in the 
impactor was divided in half and implemented above and below 
its stiffness. The interface between the impactor tip and the 
implant was simulated by a simplified  approach using a 

translational damper that represented the plastic deformation of 
the impactor tip observed during the cadaveric measurements. 
Moreover, this damper covered all the other damping effects of the 
surgical instrument. The stem was included as a single mass and 
rigidly constrained to the limb, since no relative movement be
tween the stem and the femur was expected after fully seating of 
the stem with the automated surgical impaction tool. The pa
rameters of the single degree mass-spring-damper system of the 
FTS were updated with the values determined for the same ca
davers and approaches [27]. The simulations were performed with 
a constant step size of 0.5 μs, but the results were resampled ac
cording the acquisition rate during the measurements. Each 
measured mallet blow applied by the surgeon was used as input 
signal to numerically determine the corresponding impactor force 
and the resulting attenuation identically as for the measured data. 
The accuracy of the model was evaluated by comparing simulated 
and measured forces. To address the issue of potential phase shifts, 
Dynamic Time Warping [34] was applied, aligning the signals with 
nonlinear time adjustments. A small normalized warping path 
length close to 1 is indicative of a high degree of similarity be
tween the 2 force signals, while an increased distance represents a 
greater disparity. The root mean squared error between measured 

Figure 2. (a) Structure of a simplified version of the experimental setup and (b) the corresponding structure of the phenomenological model.

Table 1 
Parameters of the phenomenological model for the short impactor shaft (50 mm).

Object Mass [kg] Stiffness 
[N/mm]

Damping 
[Ns/m]

Impactor handle
Part 1 0.049 3.968 × 106

Part 2 0.109 0.415 × 106

Part 3 0.039 0.491 × 106

Part 4 0.021 0.745 × 106

Part 5 0.032 6.266 × 106

Force sensor 2 × 0.069 2.3 × 106

Impactor shaft
Part 1 0.024 30.303 × 106

Part 2 0.017 1.015 × 106

Part 3 0.009 2.331 × 106

Part 4 0.008 1.238 × 106

Part 5 0.001 2.739 × 106

Impactor tip 1500
Femoral stem 0.094-0.123
FTS 10.85-17.86 24.23-49.65 312.0-785.9

The parts 1-5 of the impactor handle and the impactor shaft correspond to the 2 
sets of 5 single degree of freedom mass-spring systems in series that were required 
to describe the complex geometry of the surgical instrument.
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and simulated normalized impactor forces was calculated for the 
initial 2 ms of the warped signals. This approach provides an 
effective measure of alignment accuracy while accounting for 
temporal discrepancies. The transfer function of the model was 
calculated between the force input and the force output at the 
impactor.

However, the phenomenological model was specially used to 
determine the force at the distal tip of the impactor. Attaining this 
value through measurements is challenging, but given its role as 
the point of final force transfer from the implantation instruments 
to the femoral stem, it is in fact the principal point of interest. 
Moreover, the masses and stiffness of the force sensor were only 
included in the model (Fig. 3a and b) to replicate the measure
ments as closely as possible but the sensor is not of clinical rele
vance. Therefore, to investigate how the utilization of a sensor 
might affect the acting forces, the sensor was replaced by a cy
lindrical component of the shaft in subsequent simulations 
(Fig. 3c; ‘reference’). The impact of the impactor design was eval
uated by simulating 2 realistic variations of the reference 
impactor: a slim version with an 8 mm thick shaft and a slotted 
handle (Fig. 3d; ‘slim’) and a solid version with a 12 mm thick shaft 
and a solid handle (Fig. 3e; ‘solid’).

Statistical analysis

The statistical analysis of the force attenuation was con
ducted using a type I error level of α = 0.05 (SPSS 29.0, IBM, 
Armonk, NY). The data were tested for normal distribution and 
homogeneity of variance using the Shapiro—Wilk test and the 
Levene’s test, respectively. Even though the approaches could be 
considered as dependent conditions, since they were performed 
on both sides of each cadaver, the nonordered sequence of blows 
within each approach led to an independent test condition. 
Comparisons of the approaches were performed with the 
Mann—Whitney U test. The cadavers, the different evaluation 

positions and the different impactor designs were compared 
with the Kruskal—Wallis test including Bonferroni correction as 
post-hoc analysis. In case of a nonsignificant  result, a power 
analysis for the difference between the approaches was per
formed using a statistical power of 1-β = 0.8 [35]. Boxplots with 
whiskers up to 1.5 IQR in length were used to visualize 
nonparametric results. Values outside this range were defined 
and highlighted as outliers but not excluded from the statistical 
analysis.

Results

Cadaveric measurement

In 3 cadavers, the surgeon selected the longer impactor shaft 
for both approaches, while in the remaining cadaver, he used the 
shorter impactor shaft on both sides. The maximum forces of the 
mallet blows ranged from 7.7 kN to 23.9 kN, resulting in forces 
ranging from 5.6 kN to 16.0 kN for the impactor. The attenuation, 
received by the normalization, was similar for the 2 approaches of 
each of the cadavers (Fig. 4a; 21.5 kg/m2: P = .796, 25.7 kg/m2: 
P = .730, 30.0 kg/m2: P = .863, 35.1 kg/m2: P = .340). Consequently, 
the attenuation could be combined for each of the cadavers. The 
normalized peak forces at the impactor were lower for one cadaver 
(Fig. 4b; all P < .001), while did not differ for the remaining 3 (all 
remaining P = 1.000). This coincided with the usage of the shorter 
impactor shaft for this particular cadaver. Thus, the measurements 
resulted in different attenuations for the long shaft (median 73.9%, 
IQR 71.7%-76.2%) and the short shaft (median 67.7%, IQR 66.4%- 
68.6%). With the given distribution, the 0.7% difference in force 
transmission between the 2 approaches could only deliver statis
tical significance for a sample size of approximately 600 cadavers.

Simulation

The exponential decay of the oscillating force of the impactor 
could approximately be reproduced by the simulation (Fig. 5). An 
underestimation of the peak force of about 7.5% to 10% of the 
corresponding mallet peak force remained. However, the model 
could explain the pronounced attenuation for the shorter impactor 
(P < .001; long: 66.4%, IQR 65.1%-69.0%; short: 57.7%, IQR 56.8%- 
59.0%). The normalized median warping path length was 1.54 (IQR 
1.51-1.57) resulting in a median root mean squared error of 3.2% 
(IQR 2.8%-3.9%) for the aligned impactor forces.

Transfer function

The transfer functions of the measurements showed compa
rable progressions and were pooled for each of the impactor 
lengths (Fig. 6a). The 2 groups resulted in similar curves with only 
minor deviations in magnitude and in areas with extinct attenu
ation (frequencies with little load transfer). The transfer function 
of the model generally followed a very similar shape like the 
measurements (Fig. 6a). The modified mass-spring system of the 
impactor shaft for the 2 shaft lengths led to some changes in the 
transfer function that were predominantly similar to those 
measured. For low frequencies close to the eigenfrequency of the 
FTS (around 10 Hz), only minor differences between the various 
FTS were observed in the transfer function of the model (Fig. 6b). 
For high frequencies above 40 kHz the simulation failed to 
represent the measurements.

Figure 3. Overview of the different impactors used in the simulations: (a) thick and 
long shaft with force sensor and slotted handle, (b) thick and short shaft with force 
sensor and slotted handle, (c) thick shaft with slotted handle (‘reference’), (d) slim 
shaft with slotted handle (‘slim’), and (e) thick shaft with solid handle (‘solid’).
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Impactor variation

The calculated force at the tip of the impactor was clearly lower 
than that measured at the sensor position in the middle of the 
shaft (Fig. 7a; P < .001). 58.1% (IQR 57.2%-59.2%) of the mallet peak 
force reached the shaft and 30.6% (IQR 30.0%-31.1%) the tip, 
respectively. The removal of the force sensor resulted in higher 
forces at the tip of the impactor, with 42.0% (IQR 40.2%-43.6%; 
P < .001) of the corresponding mallet peak force. Regarding the 
different designs of the impactor, it is noteworthy that the slim 
impactor enabled the transfer of higher peak forces in comparison 
to the reference (Fig. 7b; all P < .001; median 47.4%, IQR 45.5%- 
49.5%), while the simulation for the solid impactor resulted in 
substantially lower peak forces (P < .001; median 24.0%, IQR 
22.9%-25.6%).

Discussion

The findings emphasized that the force transmission through 
the impactor remains unaffected by the patient- or approach- 
specific  boundary conditions. Instead, changes of the impactor 

parameters had a strong influence on it. Relatively minor but yet 
realistic design changes resulted in a twofold increase in the 
transmitted peak force. A solid, and therefore heavier, impactor 
resulted in lower transmitted peak forces and requires higher 
applied forces to reach the same force at its tip.

The observed variation of mallet blows was within the reported 
range that can be found in the literature for impactions at the 
femoral side in cadaveric experiments [7,8].

The measured attenuations in this study differed considerably 
from the earlier described ones (35% [13] vs 74%), but this could 
firstly be attributed to the lower mass of the FTS in the other study 
and secondly to the usage of different impactors. These impactors 
varied not only in terms of their mass and stiffness of the metal 
components, but the head impactor also contained a polyether 
ether ketone tip, which was a major contributor to the attenuation 
observed in the previous study.

For the development of new implantation tools, differences in 
FTS can be disregarded as long as overcritical blows are applied. In 
case completely new approaches are investigated (eg, quasistatic 
pressing-in), the FTS might have to be considered to avoid tissue 
damages.

In the literature, lower stiffnesses of head impactor tips 
were linked to lower forces [12]. However, the opposite was 
observed in this study. It should be noted that the lower 
stiffness of the impactor shaft was accompanied by a relevant 
reduction in mass (0.100 kg vs 0.045 kg), while its stiffness 
was still orders of magnitude above the stiffness reported in 
the study, which revealed decreased forces by softer tips 
(84 × 103 N/mm vs 34 N/mm to 11 × 103 N/mm [12]).

Impaction forces cannot be measured without introducing 
sensors into the path of force transmission. Piezoelectric sen
sors have high stiffnesses that might not severely influence the 
dynamic behavior, but their mass will. This observer effect could 
be corrected within the phenomenological model―removing 
the sensor’s weight from the impactor increased the trans
mitted forces. Beside the influence  of the sensor’s mass, the 
position of the force evaluation had a large influence [13]. As a 
consequence, future in situ and in vitro studies should select 
force sensors with minimal mass to reduce their effect on dy
namics and select the position of measurement as close as 

Figure 4. Force attenuation from the mallet to the impactor for each of the 4 cadavers ordered by their increasing BMI. (a) No significant differences occurred between the lateral 
transgluteal approach and the direct anterior approach for each of the cadavers. (b) When the approaches for each cadaver were combined, the attenuation for the cadaver with a 
BMI of 25.7 kg/m2, which was the one on which the shorter impactor was used, was lower than for the other 3. BMI, body mass index; DAA, direct anterior approach; LA, lateral 
transgluteal approach.

Figure 5. Exemplary simulation result of a mallet blow on the long impactor in 
comparison to the corresponding measured attenuation. The harmonic oscillation of 
the mallet tip after the main peak was removed for the simulation input since it was 
caused by a vibration of the tip and was not part of the force transfer between the 
mallet and the impactor.
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Figure 6. (a) Transfer functions for the long impactor (combination of 54 blows), the short impactor (combination of 18 blows) and the corresponding models. (b) Transfer 
functions of the model for the different parameters of the femur-tissue system [27] together with the transfer functions for the measurements with a focus on a lower frequency 
range and a strong magnification of the magnitude. The solid lines represent the medians, while the shaded areas indicate the IQRs (25th-75th percentiles). DAA, direct anterior 
approach; LA, lateral transgluteal approach.

Figure 7. (a) Measured (meas.) and simulated (sim.) attenuation for the sensor position and the distal tip of the short impactor with and without force sensor (+/− FS) and (b) 
simulated attenuation to the impactor tip for the reference, slim, and solid impactor design. The simulated attenuation to the distal tip of the short impactor without a force sensor 
is the same as for the reference impactor design. FS, force sensor.
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possible to the position of interest, which can be very chal
lenging when forces at interfaces are of interest. Alternatively, 
the presented model could be used to account for evaluation 
positions and force sensors.

Any kind of impactor, introducer, or broach handle will atten
uate the force, but the degree can be manipulated by the design 
and the material of the instrument [12,13,36,37].

Certain limitations of the present study need to be addressed. 
An additional investigation was conducted on the same cadavers 
[27], which is why the incisions made were slightly longer than 
those typically performed in primary THA surgery. This had the 
advantage that the respective parameters of the mass-spring- 
damper model of the FTS were available.

The amount of force the surgeon applied to the impactor by 
pressing it toward the stem, and the damping effects of the sur
geon’s hand or the tissue pressed against the impactor shaft were 
neglected. The model exclusively incorporated damping at the 
impactor tip, which likely led to an overestimation of the plastic 
deformation of the tip. This approach was a simplification  that 
proved adequate for simulating very short impacts, but it needs to 
be reconsidered for longer simulation durations. The absence of 
additional dampers in the model was likely to cause the discrep
ancy in the transfer functions above 40 kHz. The model over
estimates high-frequency vibrations; however, these frequencies 
are barely included in common metal-on-metal mallet blows and 
can therefore be neglected for the real-life impaction of femoral 
stems.

The analysis was performed on fully seated stems and it might 
be hypothesized that the stem—femur interface exhibits lower 
stiffness at the beginning of the seating process [7,24,38]. Never
theless, the measured and simulated attenuations indicated that 
the FTS was of minor importance on the force transmission 
through the instruments since the impulses were far too short to 
excite the FTS with its low natural frequency [39].

Dividing the impactor into a series of single degree of freedom 
mass-spring systems was a simplification of the complex design of 
the surgical instrument, but the model received good agreement 
for the transfer function and especially for the force attenuation in 
the time domain.

Conclusions

Changes in the design of the impactor have the potential to 
empower surgeons who might otherwise not be able to reach the 
desired stem position during THA. However, it could also lead to an 
increased risk of fracture if surgeons apply the same forceful blows 
as usual without taking the (new) impactor into consideration. 
Consequently, alterations to the impactor design must be 
approached with caution, and changed mechanical behavior must 
be widely elaborated to surgeons by the manufacturers to prevent 
intraoperative complications when new instruments are 
introduced.
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D Schwingungsanalyse
Obduktionstisch

Bei der Untersuchung der Schwingungsparameter des FTS wurde festgestellt, dass ein wei-
teres schwingfähiges System mit einer mittleren Eigenfrequenz von 4,5 Hz im Kraftfluss
hinter dem FTS existierte [30]. Ziel dieser Studie war die Quantifizierung der Schwin-
gungsparameter des verwendeten Obduktionstisches, um beurteilen zu können, ob die
beobachtete Schwingung von diesem stammte.11

Der Versuchsaufbau ähnelte dem der In-situ-Charakterisierung des FTS [30] (Abbil-
dung D.1). Statt eines Leichnams wurde jedoch eine feste Einspannung, wie sie übli-
cherweise für in-vitro-Implantationen verwendet wird, auf der Tischoberfläche befestigt
(EHZ Pro 100-300, wolfcraft, Kempenich, RP, DE). In dieser wurde ein Aluminiumzylin-
der eingespannt, der axial mit einem elektrodynamischen Shaker (TV 51075-M, TIRA,
Schalkau, TH, DE; exponentieller Chirp 0,5 – 1 000 Hz, 60 s) angeregt wurde. Die hier-
bei aufgebrachten Kräfte wurden an der Spitze des Stingers gemessen (9321C, Kistler,
Winterthur, ZH, CH) und die resultierenden Beschleunigungen am Aluminiumzylinder
aufgezeichnet (M354C02, PCB Piezotronics, Depew, NY, US). Die Datenerfassung erfolg-
te mit 500 kS/s (NI-9222, National Instruments, Austin, TX, US). Aus dem Verhältnis
von Kraft zu Beschleunigung im Frequenzbereich wurde die Übertragungsfunktion und
aus dieser die gedämpfte Eigenfrequenz des Systems bestimmt.

Zur Berücksichtigung verschiedener Körpergewichte der Leichname wurde die Masse des
auf den Tisch gespannten Aufbaus in 25-kg-Schritten im Bereich von 25 kg bis 125 kg mit
Sandsäcken variiert. Der Obduktionstisch (ST HS 11–02, UFSK, Regensburg, BY, DE),
der auch in der in-situ-Untersuchung der Leichname verwendet wurde, wurde sowohl in
Quer- als auch in Längsrichtung entsprechend des lateralen und des direkt anterioren
Zugangs angeregt. Alle Konfigurationen wurden fünf Mal vermessen (n = 50).

Die wiederholten Messungen zeigten eine hohe Übereinstimmung und wurden nach Trans-
formation in den Frequenzbereich jeweils gemittelt. Die gemessenen gedämpften Eigen-
11Die Schwingungsanalyse wurde gemeinsam mit Lukas Harms im Rahmen seiner Studienarbeit durch-

geführt [82].
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Abbildung D.1: Versuchsaufbau zur Schwingungsanalyse des Obduktionstisches. Dar-
gestellt ist die Anregung entsprechend des lateralen Zugangs.

frequenzen des Obduktionstisches nahmen mit der Masse auf dem Tisch zu. Für die An-
regung in Längsrichtung lagen die gemessenen gedämpften Eigenfrequenzen im Bereich
von 3,2 Hz bis 4,5 Hz und in Querrichtung im Bereich von 3,7 Hz bis 5,0 Hz.

Die gemessenen Eigenfrequenzen des Obduktionstisches stimmten gut mit den in der In-
situ-Untersuchung bestimmten Werten (4,5 Hz) überein. Die Hypothese, dass der erste
Peak der dort bestimmten Übertragungsfunktion vom Tisch verursacht wurde, konnte
somit bestätigt werden.



E Entwicklung des mechanischen
Ersatzmodells

In In-vitro-Studien werden Femora meist fest eingespannt. Da es jedoch bei der Stei-
figkeit dieser Einspannungen zu Unterschieden kommen kann, ist ihre Vergleichbarkeit
eingeschränkt. Eine flexible Einspannung des Femurs mit den Parametern des FTS wür-
de mechanische Randbedingungen bieten, welche bei einer überkritischen Anregung wei-
testgehend unabhängig von der Unterkonstruktion wären. Zusätzlich würde eine solche
Befestigung die klinische Situation besser abbilden [56]. Ziel dieser Studie war daher die
Entwicklung eines technischen Ersatzmodells in Form eines Einmassenschwingers, das sich
in die etablierten Implantationsabläufe von In-vitro-Versuchen integrieren lässt.12

Zu den Anforderungen an das technische Ersatzmodell gehörten reproduzierbare Para-
meter, die leicht variiert werden können, um weitere Untersuchungen des Einflusses der
Gewebeparameter zu ermöglichen. Des Weiteren sollte das Ersatzmodell kein Spiel bei Be-
wegungen durch die Ruhelage aufweisen und auch in annähernd horizontaler Ausrichtung
genutzt werden können, um eine anatomische Ausrichtung des Femurs zu ermöglichen.

Aufgrund der geringen Reproduzierbarkeit wurden Einbettungen in Gelatine oder Agar-
Agar ausgeschlossen13. Die Verwendung von Spiralfedern wurde ebenfalls verworfen, da
mit ihnen eine horizontale Ausrichtung ohne zu viel Reibung und zu viel Spiel schwierig
umzusetzen ist.

Das umgesetzte Konzept basiert daher auf Festkörpergelenken. Statt aus einem Stück
wurde es allerdings aus zwei Platten und vier Federblechen zusammengeschraubt, die
eine Auslenkung mit nur einem Freiheitsgrad erlauben (Abbildung E.1). Da die Feder-
bleche sowohl in ihrer Länge als auch in der Anzahl anpassbar sind, kann die Steifigkeit
variiert werden. Die Grundmasse der beweglichen Komponenten beträgt 5,7 kg und kann
durch zusätzliche Massen an der oberen Platte erhöht werden. Es wurde kein zusätzlicher
Dämpfer implementiert, könnte aber grundsätzlich nachgerüstet werden.

12Das Ersatzmodell wurde im Rahmen einer Studienarbeit gemeinsam mit Tibor Walter entwickelt [83]
13Die Materialeigenschaften von Agar-Agar wurden im Rahmen einer Bachelorarbeit gemeinsam mit

Jonas Körfer untersucht [84].
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Abbildung E.1: Technisches Ersatzmodell zur Berücksichtigung des Femur-Weich-
gewebe-Systems in vitro. Die beiden zylindrischen Massestücke dienen
der Angleichung an die in situ gemessene effektive Masse. Die zylin-
drische Aufnahme mit Kugelkopf für die Ausrichtung des eingebetteten
Femurs stammt von [14].

Es ist anzunehmen, dass die Steifigkeit des Ersatzmodells niedriger als die berechnete
Steifigkeit ist. Dies liegt daran, dass die Klemmung der Federbleche nicht starr genug ist
und somit eine höhere Durchbiegung auftritt als berechnet. Der Einfluss auf die Implanta-
tion sollte jedoch vernachlässigbar sein, da die Hammerschläge zur Implantation weiterhin
einer überkritischen Anregung entsprechen werden.
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