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Kurzfassung

Die haufigste Ursache fiir die Revision einer zementfreien Hiftendoprothese in Deutsch-
land ist die Implantatlockerung insbesondere auf der Pfannenseite. Die Priméarstabilitit
der Pressfit-Pfanne wird durch einen Kraft-Reibschluss zwischen Implantat und Knochen
erreicht. Zu diesem Zweck wird die Kavitéit in Bezug auf den Pfannendurchmesser unter-
frast und der Pressfit durch manuelle Implantation mit Hammerschlagen schrittweise er-
hoht. Die Primérstabilitat wird also multifaktoriell durch das Implantat, den Knochen des
Patienten und den Chirurgen beeinflusst. Daher ist der Implantationsprozess von grofler
Bedeutung, um eine ausreichend hohe Primérstabilitat zu erreichen. Ziel der Studie war es,
klinische Empfehlungen fiir die erfolgreiche Implantation zementfreier Pressfit-Pfannen zu
erarbeiten. Hierbei wurde ein besonderes Augenmerk auf den Einfluss des viskoelastischen
Verhaltens von Knochen gelegt. Innerhalb der ersten 600s zeigten die Pfannen eine Ver-
ringerung der Deformation im Bereich von 10—30% der initialen Deformation, die nach
der Implantation erreicht wurde. In-silico profitierten diinnwandige, weniger steife Pfan-
nendesigns von geringen Relaxationen, die eine hohe Primérstabilitdt im Verhéltnis zur
Implantationskraft erreichten. In-vitro zeigte das diinnwandige Pfannendesign die héchste
Primarstabilitdt. Die geringen Implantationskréfte forderten das schnelle und vollstandi-
ge Setzen der Pfanne. Zusétzlich zu Pfannen mit konstant diinner Wandstarke kénnen
auf Grundlage der Ergebnisse des numerischen Modells Pfannen mit am Pol reduzierter
Wandstarke und anatomisch ausgeformte Pfannen empfohlen werden. Bei der Reduzie-
rung der Pfannensteifigkeit muss ein Kompromiss mit der zulédssigen Deformation gefun-
den werden. Auflerdem ist bei der chirurgischen Implantation auf eine knochenschonende
Technik zu achten. Um Knochenschédden zu minimieren, sind unnotige Hammerschlage
zu vermeiden. Auch hier kann der Chirurg von dem verbesserten haptischen und visuel-
len Feedback dinnwandiger Designs profitieren. Automatisierte Einschlagsysteme bieten
zudem die Moglichkeit eines konstanten und objektiven Energieeintrags sowie einer hoch-
frequenten Implantation. Letztere zeigte ein verindertes viskoelastisches Verhalten des
Knochens zwischen den Schlagen im Vergleich zu manuell anwendbaren Frequenzen und

ermoglichte eine hohere Primérstabilitat bei geringerer Implantationskraft.






Abstract

The most common reason for revision of a cementless hip arthroplasty in Germany is
implant loosening, especially on the acteabular side. The primary stability of the press-fit
cup is achieved by a force locking mechanism between the implant and the bone. For
this purpose, the cavity is underreamed in relation to the cup diameter and the pressfit
is gradually increased by manual implantation with mallet blows. Thus, primary sta-
bility is multifactorially influenced by the implant, the patients bone and the surgeon.
Therefore, the implantation process is of great importance to achieve a sufficiently high
primary stability. The aim of the study was to develop clinical recommendations for the
successful implantation of cementless acetabular cups. Special attention was given to the
influence of the viscoelastic behavior of bone. Within the first 600s, the cups showed
a reduction in deformation in the range of 10—30% of the initial deformation achieved
after implantation. In-silico, thin-walled, less rigid cup designs benefited from low relaxa-
tions, resulting in high primary stability relative to the implantation force. In-vitro, the
thin-walled cup design showed the highest primary stability. The low implantation forces
promoted fast and complete seating of the cup. In addition to cups with constant thin
wall thickness, cups with wall thickness reduced at the pole and anatomically shaped cups
can be recommended based on the numerical model. When reducing acetabular stiffness,
a compromise with the allowable deformation must be made. In addition, care must be
taken to use a bone-preserving technique during surgical implantation. To minimize bone
damage, unnecessary blows are to be avoided. Here the surgeon can also benefit from the
improved haptic and visual feedback of thin-walled designs. Automated impactor systems
also offer the possibility of constant and objective energy input as well as high-frequency
implantation. The latter showed an altered viscoelastic behavior of the bone between the
blows compared to manually applicable frequencies and required significantly less implan-

tation force with higher primary stability.
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Glossar

Begriff Definition?!

Abduktion Abspreizen eines Korperteils

Abduktoren Muskeln, die die Abduktion in einem Gelenk bewirken
Acetabulum Hiiftgelenkspfanne

Adduktion Heranfiithren eines Korperteils

Adduktoren Muskeln, die die Adduktion in einem Gelenk bewirken
Adipositas Fettleibigkeit

anterior Vorne liegend (anatomische Lagebezeichnung)
Anteversion Drehbewegung um eine Achse nach vorn

Arthritis entzlindliche Gelenkerkrankung

Arthrose degenerative Gelenkerkrankung

bottoming-out

Capsula articularis

Caput femoris
Condylus
Collum femoris
Corpus femoris

Diarthrose

Diaphyse

Dislokation

Endost
Epicondyle

Epiphyse

Extension

Bodenberithrung ohne ausreichenden Kraftschluss
Gelenkkapsel

Hiiftkopf

Gelenkfortsatz bzw. Gelenkkopf eines Knochens
Oberschenkelhals

Femurschaft

sechtes® Gelenk; Diskontinuitat (Gelenkspalt) zwischen
den Knochen

Knochenschaft

Verschiebung oder Verdrehung von einzelnen Organen,
Organteilen oder Implantaten

innere Knochenhaut

Knochenhocker im Bereich des Gelenkkopfs, der als An-
satzstelle fiir Muskeln und Bénder dient

Ende eines Rohrenknochens

Streckung

!Die Definitionen der medizinischen Begriffe orientieren sich an [1].
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Extensoren

Facies lunata

Femur

Flexion

Flexoren

Fossa acetabuli
Fovea capitis femoris
Fraktur

human

Hiiftdysplasie

Incisura acetabuls

n-vitro
in-silico
intraoperativ
Kawvitdt
Kortikalis

Labrum acetabuli

lateral

Lig. capitis femoris

Lig. transversum acetabuli

Longitudinalachse

Luzxation

medial
Multimorbiditdt
Os cozae

Os ilium

Os ischii

Os pubis

Muskeln, die die Extension in einem Gelenk bewirken
sichelférmige, knorpeliiberzogene Gelenkfliche des Ace-
tabulums

Oberschenkelknochen

Beugung

Muskeln, die die Flexion in einem Gelenk bewirken
flache Grube in der Mitte des Acetabulums

kleine ovale Vertiefung des Caput femoris
Knochenbruch

menschlich

angeborene, mangelhafte Ausbildung der Hiiftgelenks-
pfanne

kleine Spalte im ventralen unteren Rand des Acetabu-
lums

auBerhalb des lebenden Organismus ablaufende Vorgange
im Computer ablaufende Vorgénge

wahrend einer Operation

Hohlraum

dichte Knochenstruktur an der Aulenwand des Knochens
Faserknorpel, der dem Acetabulum aufsitzt und eine Ge-
lenklippe bildet

seitlich (von der Koérpermitte weg) liegend (anatomische
Lagebezeichnung)

durch die Gelenkkapsel des Hiiftgelenks ziehendes Band
Band im Bereich des Hiiftgelenks, das die Incisura ace-
tabuli iiberspannt und verschlief3t

Korperachse, die von oben nach unten durch den Kérper
zieht (vom Kopf zu den Fufen)

Gelenkverletzung mit vollstandiger Verschiebung der ge-
lenkbildenden Knochenenden

zur Kérpermitte liegend (anatomische Lagebezeichnung)
gleichzeitiges Bestehen von mehreren Krankheiten
Hiiftbein

Darmbein

Sitzbein

Schambein
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XV

Os sacrum
Osteolyse
Osteoblasten
Osteoid
Osteoklasten
Osteon
Osteonekrose

Osteoporose

Osteotomie

Osteozyten

Periost

Pelvis

periprothetisch

porcin
posterior
postoperativ
praeoperativ

Sagitalachse

Spatium articulare

Spongiosa

stress-shielding

subchondral
SUperior
Synostose

Synarthrose

Synovia

Kreuzbein

Auflésung und Abbau von Knochengewebe
knochenbildende Zellen

mineralisierte Interzelluldrsubstanz im Knochengewebe
knochenabbauende Zellen

Baueinheit des Knochengewebes

Absterben von Knochengewebe

systemische Skeletterkrankung mit Verminderung der
Knochenmasse, Verdnderungen der Knochenmikroarchi-
tektur und erhohter Frakturanfalligkeit

operatives Durchtrennen von Knochen

reife Knochenzellen, die den Knochenaufbau und -abbau
kontrollieren

auflere Knochenhaut

Becken

in der Néhe eines Implantats liegend

das Schwein betreffend

hinten liegend (anatomische Lagebezeichnung)

nach einer Operation

vor einer Operation

Korperachse, die von hinten nach vorne durch den Koérper
zieht (vom Riicken zum Bauch)

zwischen Gelenkflichen liegender, mit Synovia gefiillter
Raum

schwammartige Knochenstruktur aus Trabekeln
Abnahme der Knochendichte im Ubergangsbereich zwi-
schen versteiftem und gesundem Knochen aufgrund re-
duzierter Belastung

unterhalb des Knorpels gelegen

weiter oben liegend (anatomische Lagebezeichnung)
knochernes Zusammenwachsen zweier oder mehrerer
Knochen

yunechtes* Gelenk; kontinuierliche knorpelige oder bin-
degewebige Verbindungen zwischen den Knochen

in Gelenken enthaltene viskose Fliissigkeit
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Synthese Vereinigung von zwei oder mehr Bestandteilen, Elemen-

ten oder Merkmalen zu einer neuen, tibergeordneten Ein-

heit
Trabekel Knochenbélkchen
Transversalachse Korperachse, die quer von einer Seite zur anderen Seite

zieht (von links nach rechts)

Trauma akut durch duflere Einfliisse entstandener korperlicher
Schaden
Tribologie Wissenschaft und Technik von aufeinander wirkenden

Oberflachen in Relativbewegung
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Abkiirzungen

Abk. Definition

ANOVA Varianzanalyse (engl. analysis of variance)

BMD Knochenmineraldichte (engl. bone mineral density)

CAD Rechnerunterstiitztes Konstruieren (engl. computer aided design)

CoCrMo Kobalt-Chrom-Molybdénlegierung

DIC Digitale Bildkorrelation (engl. digital image correlation)

DMS Dehnungsmessstreifen

FE Finite-Elemente

FEM Finite-Elemente-Methode

HTEP Hiifttotalendoprothese

HU Hounsfield-Skala (engl. Hounsfield units)

KG Koérpergewicht

NMADW  Normalisierte Mittlere Absolute Differenz Gewichtet (engl. weighted)

OECD Organisation fiur wirtschaftliche Zusammenarbeit und Entwicklung (engl.
Organisation for Economic Cooperation and Development)

ODEP Orthopédisches Datenbewertungsgremium (engl. Orthopaedic Data Eva-
luation Panel)

PE Polyethylen

PRF paralleles rheologisches System (engl. parallel-rheological-framework)

PROMs patientenberichtete Ergebnisse (engl. patient-reported outcome measures)

PTFE Polytetrafluorethylen

qCT quantitative Computertomografie

SCC Setzkurvenkoeffizient (engl. seating curve coefficient)

Ti6Al4V hochfeste Titanlegierung




xviii Symbole

Symbole

Lateinische Symbole

Symbol Einheit Definition

a erster Koeffizient der exponentiell angendherten Setzkurve

ay power-law Materialparameter

Apy % Kontaktflache

Api % plastische Deformationsflache

BV/TV % Knochenvolumen zu Gesamtvolumen (von engl. bone volume
to total volume)

c dritter Koeffizient der exponentiell angendherten Setzkurve

C1,Cy,C3  Pa Hyperelastische Materialparameter

d (m Deformation

Amax pm maximale Deformation

el pm relaxierte Deformation

Dy,Dy,D; Pa™? Hyperelastische Materialparameter

DA Anisotropie (von engl. degree of anisotropy)

D st symmetrischer Teil des Geschwindigkeitsgradienten

e Vektor der experimentellen Dehnungswerte

E N/m? Elastizitdtsmodul

F N Kraft

Fy N Aushebelkraft

F N Kraft bei maximaler Dehnung

Fronp N Implantationskraft

Fra N relaxierte Kraft

F Deformationsgradient

Fe elastischer Teil des Deformationsgradienten

F Kriechteil des Deformationsgradienten

g Schub-Relaxationsmodul

G MPa Schubmodul

Go MPa initialer Schubmodul

G Kriechpotential

h mm Probenhohe

ho mm initiale Probenhohe

I erste Invariante des Cauchy-Green-Dehnungstensors
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Xix

MPa
MPa

elastisches Volumenverhéltnis
Kompressions-Relaxationsmodul
Kompressionsmodul

initiales Kompressionsmodul

Hebelarm

power-law Materialparameter
Aushebelmoment

Anzahl

power-law Materialparameter

Anzahl an Schldgen

Anzahl an Zeitpunkten

Signifikanzwert

Kirchhoffdruck

Vektor der vorhergesagten (predicted) Dehnungswerte
aquivalente deviatorische Cauchy-Spannung
deviatorischer Kirchhoffstresstensor
Power-law Materialparameter
Bestimmtheitsmafl

Wandstéarke

Polspalt

Zeit

Einzelzeit

Tiefe des Pressfits

plastische Deformationstiefe

Trabekelanzahl (von engl. trabecular number)
Trabekelkonnektivitat (von engl. trabecular bone pattern fac-
tor)
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Symbole

Griechische Symbole

Symbol Einheit Definition

Q@ Typ I Fehlerniveau

16 Typ II Fehlerniveau

) ° Winkel zwischen Deformationsspitzen
Ad,e mm, % Deformationsrelaxation

JANCy - % Dehnungsabfall

Ae,e pm/m, % Dehnungsrelaxation

Agyers % Dehnungsrelaxation zwischen zwei Schlédgen
Ah mm plastische Deformation der Knochenprobe
5 pm/m, %  Dehnung

€1 power-law Materialparameter

e Kriechdehnung

Emaz pm/m maximale Dehnung

Erel pm/m relaxierte Dehnung

€g pm,/m Dehnung nach dem letzten Schlag

n Ns/m? dynamische Viskositét

A s Retardationszeit

A Proportionalitatsfaktor

Ju Reibkoeffizient

v Poissonzahl

Pash g/cm? Aschedichte

Dapp g/cm? scheinbare Dichte

Pmat g/cm? materielle Dichte

o MPa Spannung

OF MPa DruckflieBspannung

Omax MPa maximale Spannung

Orel % Spannungsrelaxation

o MPa Cauchy-Spannung

T s Relaxationszeit

TS zweiter Koeffizient der exponentiell angenaherten Setzkurve




1 Einleitung

Der Hiiftgelenkersatz ist eine der haufigsten Operationen weltweit. Im Jahr 2021 wurden
in Deutschland 281 kiinstliche Hiiftgelenke pro 100000 Einwohner implantiert [2]. Dies
stellt eine der hochsten Raten derartiger Eingriffe weltweit dar [3]. Allein zwischen 2010
und 2019 hat der demografische Wandel in Deutschland zu einem Anstieg der Bevolkerung
tiber 67 Jahre um 37 % gefihrt. [4]. Im gleichen Zeitraum stieg die Zahl der implantierten
Hiiftendoprothesen in den OECD-Landern um 33 % [3, 5]. In Zukunft ist — aufgrund einer
weiter alternden Bevolkerung — mit einem Anstieg der Multimorbiditat und Osteoporose-
pravalenz als Ausloser von Erkrankungen des Bewegungsapparates und damit mit einer

weiter steigenden Nachfrage nach kiinstlichen Hiiftgelenken zu rechnen [4, 6, 7].

Ein endoprothetischer Gelenkersatz ist in der Regel erforderlich, wenn das native Hiiftge-
lenk so stark abgenutzt oder beschédigt ist, dass die Beweglichkeit eingeschrankt ist und
Schmerzen auftreten (Abbildung 1.1A-B). Die haufigste Indikation fiir den Huftgelenker-
satz ist mit tiber 80 % die Arthrose, die auch weltweit die haufigste Gelenkerkrankung ist
[8-12]. Die Krankheit fithrt zu degenerativen Prozessen in den Gelenken, die mit einer
allméhlichen Erosion des Gelenkknorpels beginnen und bis zur vollstandigen Freilegung
der Knochenoberfldche fortschreiten kénnen. Klinisch ist die Krankheit durch Gelenk-
schmerzen, Schmerzempfindlichkeit, Bewegungseinschrankung, Knirschen, gelegentlichem
Erguss und unterschiedlich starken lokalen Entziindungen gekennzeichnet [12-14]. Trau-
mata, Osteonekrosen, Hiftdysplasien und rheumatoide Arthritis sind weitere Griinde fiir
den Einsatz von Endoprothesen [8, 9]. Das Durchschnittsalter der operierten Patienten
liegt heute bei 72 Jahren mit einem Frauenanteil von 60 % [5]. Durch den Erfolg der endo-
prothetischen Versorgung ist auch der Anteil jiingerer, insbesondere méannlicher Patienten
gestiegen [10, 15, 16]. Gleichzeitig steigt die Erwartung an Standzeit und sportlicher Ak-

tivitat mit jingerem Patientenalter.

Das Ziel der endoprothetischen Behandlung ist die funktionelle Wiederherstellung des na-
tiven Hiiftgelenks. Zu diesem Zweck werden die anatomischen Strukturen durch kiinstliche
Komponenten ersetzt (Abbildung 1.1C). Die Hiiftendoprothese besteht aus den Haupt-

komponenten Schaft (Femurkomponente) und Pfanne (Beckenkomponente). Der Kopf des



2 1 FEinleitung

Schafts bildet zusammen mit dem Inneren der eingesetzten Pfanne die neue Gleitpaarung.
Die Fixierung der Endoprothese im Knochen erfolgt auf zwei verschiedene Arten. Wenn
die Knochenstruktur nicht stabil genug ist, wird die Endoprothese primar mit Knochen-
zement fixiert. So sind unmittelbar nach der Operation Implantat und Knochen form-
schliissig miteinander verbunden. Wenn die Knochenqualitét des Patienten gut ist, kann
auch eine zementfreie Fixierung verwendet werden. Bei dieser Methode werden in der
Regel Pressfit-Implantate verwendet, die ihre Primérstabilitdt durch eine kraftschliissige
Verbindung zwischen dem Implantat und dem Knochen erreichen. Damit die Pfannen
langfristig stabil sind, haben sie eine portse Auflenfliche, die eine Osseointegration er-

moglicht.

Abbildung 1.1: Endoprothetische Versorgung der Hiifte [17]. A: Natives Hiiftgelenk mit
gesundem Gelenkknorpel. B: Hiiftgelenk mit Arthrose und beschidig-
tem Gelenkknorpel. C: Kiinstliches Hiiftgelenk mit entferntem Knor-
pel/Knochen und eingesetzter Endoprothese.

1.1 Klinischer Erfolg der Hiiftendoprothetik

Die Implantation einer Hiifttotalendoprothese (HTEP) ist eines der erfolgreichsten ortho-
padischen Operationsverfahren. Der Erfolg der Implantate im Hinblick auf ihre Standzeit
lasst sich insbesondere anhand der nationalen Registerdaten beurteilen. Ziel des Endo-
prothesenregisters Deutschland ist es, ,eine verlassliche Datengrundlage zu schaffen, um
langfristig die Qualitat der kiinstlichen Hiift- und Kniegelenke beurteilen zu kénnen, das
Ergebnis der medizinischen Behandlung zu sichern und die Zahl der unnétigen Wechsel-
operationen zu verringern“ [18]. Neben dem deutschen Endoprothesenregister mit bisher

2,0 Mio. erfassten Eingriffen sind insbesondere die Register Schwedens (1,0 Mio ), Aus-



1 Einleitung 3

traliens (1,7 Mio.) und der USA (2,5Mio.) sowie das weltweit grofite britische Register
(2,8 Mio.) zu nennen [5, 9, 10, 19].

Betrachtet man die gemeldeten Revisionen, so ist die Standzeit von Hiiftendoprothesen
stark gestiegen und liegt derzeit bei tiber 81 % nach 15 Jahren [9]. Zu den Hauptgriinden
fiir Revisionen in Deutschland gehoren Infektionen, periprothetische Frakturen, Luxatio-
nen und Implantatverschlei§ (Abbildung 1.2B) [5]. Gegenwértig werden Revisionen jedoch
am haufigsten aufgrund von Implantatlockerungen durchgefiihrt, die insbesondere bei der
Pfanne auftreten [5, 8-10]. Es zeigt sich auch, dass frithe Revisionen (<2 Jahre postope-
rativ) im Laufe der Zeit haufiger und spéte Revisionen (>2 Jahre postoperativ) seltener
geworden sind (Abbildung 1.2A) [8]. Insbesondere bei der zementfreien Verankerung, de-
ren Anteil in den letzten Jahren deutlich zugenommen hat, kommt es héufiger zu einem
frithen Versagen [8, 10, 20]. Zur Vermeidung einer frithen Implantatlockerung nach der
Operation muss eine hohe Primérstabilitat erreicht werden. Im weiteren Verlauf kénnen
dadurch Mikrobewegungen zwischen Knochen und Implantat, die die Osseointegration
verhindern, vermieden werden, [21, 22]. Es hat sich gezeigt, dass eine hohe Primarstabili-
tat auch einen Einfluss auf die Langzeitstabilitét hat [23, 24]. Spates Versagen der HTEP
(>5 Jahre) ist dabei meist auf Osteolysen in Verbindung mit Abriebpartikeln zuriickzu-
fihren [25].
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Abbildung 1.2: Revisionen in der Hiiftendoprothetik. A: Die Revisionsraten bis 7 Jah-
re postoperativ fiir unterschiedliche Implantationszeitrdume nach [8].
Jiingere Implantationen zeigen ldngere Standzeiten, jedoch eine Zunah-
me des Priméarversagens im Vergleich zu alteren Implantationen. B: Die
haufigsten Griinde zur HTEP-Revision in Deutschland im Jahr 2020
nach [26].
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Revisionsorientierte Register kénnen jedoch nicht die Funktion und Patientenzufriedenheit
fir implantierte Endoprothesen ermitteln. Deshalb gibt es auch zahlreiche Scores zur
Bewertung des Eingriffs, die nach der Patientenzufriedenheit wie Schmerzen und Funktion
im téglichen Leben fragen und auch kérperliche Untersuchungen einbeziehen (PROMs;
patient-reported outcome measures) [27]. Erste Register integrieren bereits PROMs in
ihre Datenbank [28, 29]. Im Endoprothesenregister Deutschland werden PROMs ab 2023
einbezogen [5], wéhrend das schwedische Register seit 2009 PROMs sammelt und eine
Patientenzufriedenheit von 85,5 % 10 Jahre postoperativ im Jahr 2020 zeigte [8].

1.2 Motivation und Ziel der Arbeit

Trotz der hohen Erfolgsquote diirfen die niedrigen Revisionsraten nicht dartiber hinweg-
tauschen, dass dies in den letzten 15 Jahren allein in Deutschland einem jahrlichen Versa-
gen von etwa 35 600 Implantationen entspricht und damit tiber 534 000 Patienten betroffen
waren [2]. Die klinische Motivation dieser Arbeit ist es daher, ein Implantatversagen auf-

grund von Lockerung zu verhindern.

Das deutschen Endoprothesenregister zeigt, dass nur 2,2 % aller Revisionen direkt auf
ein Implantatversagen zuriickzufiihren sind [5]. Ahnliche Ergebnisse liegen fiir Australien
und Grofibritannien vor [9, 10]. Auch die Bewertungen des 2002 in Grofibritannien gegriin-
deten Orthopédischen Datenbewertungsgremiums (ODEP) zeigen, dass die verwendeten
Implantate bei einem grofien Patientenkollektiv funktionieren [30]. Der Forschungsschwer-
punkt dieser Arbeit liegt daher nicht auf einer losgelosten Betrachtung des Implantats,
sondern auf dem Erfolg der Implantation von zementfreien Pfannen und den damit ver-
bundenen Wechselwirkungen zwischen Implantat, Patient und Chirurg (Abbildung 1.3).
Ziel dieser Arbeit ist es, die Primarstabilitit von zementfreien Pfannen zu verbessern,
indem sowohl die Implantationstechnik als auch das Implantat bestmoglich an den Pati-
enten angepasst und fehlertolerant gestaltet werden. Zu diesem Zweck wurden im Rahmen
dieser Arbeit in-vitro- und in-silico-Untersuchungen in drei Studienabschnitten durchge-
fiihrt:

1. Interaktion Pfanne und Beckenknochen
Das Deutsche Endoprothesenregister listet Implantationen mit insgesamt 51 ver-
schiedenen zementfreien Pfannen zwischen 2012 und 2021 auf und verdeutlicht die

Vielfalt der verfiigbaren Designs, Materialien und Verankerungsprinzipien [5]. Die
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Abbildung 1.3: Der Erfolg von Hiiftendoprothesen wird von implantatspezifischen, pa-
tientenspezifischen, chirurgischen Parametern und deren Interaktion be-
einflusst. [31]

Pressfit-Pfannen haben dabei gemeinsam, dass die Primérstabilitiat bei der Implan-
tation durch eine kraftschliissige Verbindung erreicht wird. Daher hangt die von der
Pfanne auf den Knochen ausgeiibte Kraft neben der Knochenqualitit auch von der
Steifigkeit der Pfanne ab. Das Verhalten von Pfannen unterschiedlicher Steifigkeit
wahrend der Implantation wird deshalb in Abhéngigkeit von der Knochenqualitét
analysiert und die daraus resultierende Priméarstabilitat ermittelt. Zur Bewertung
dieser Wechselwirkung wird zunéchst eine einheitliche Implantationstechnik unter-

sucht.

2. Einfluss der Viskoelastizitat
Voraussetzung fiir den Erfolg des Gelenkersatzes ist die feste Verankerung im Kno-
chen des Patienten. Neben patientenspezifischen Merkmalen wie Alter, Knochen-
qualitat und Begleiterkrankungen miissen auch die mechanischen Eigenschaften des
Knochens beriicksichtigt werden. Uber den Einfluss des viskoelastischen Materi-
alverhaltens des Beckenknochens auf die resultierende Primérstabilitdt ist wenig
bekannt. Daher wird in dieser Arbeit das Verhalten acetabulédrer Knochenproben

zunachst experimentell untersucht und ein allgemeines Materialmodell ermittelt. Die
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viskoelastische Reaktion des Knochens und ihr Einfluss auf die Pfannendeformation

wahrend der Implantation werden fiir verschiedene Pfannensteifigkeiten untersucht.

. Variationen der Implantationsmethode

Aufgrund der jahrzehntelangen Fortschritte bei Implantaten und deren Erfolg steht
heute der Chirurg besonders im Fokus. Der Chirurg kann eine Vielzahl von Implan-
tationstechniken und Instrumenten verwenden und dadurch den Erfolg der Implan-
tation beeinflussen. In diesem Zusammenhang wurde ein signifikanter Zusammen-
hang zwischen Chirurg und 1-Jahres-PROMs nachgewiesen [32]. Es hat sich auch
gezeigt, dass Zentren mit einer hohen Anzahl von Eingriffen sowie Chirurgen mit
einem hohen Operationsvolumen bessere Ergebnisse erzielten [20, 33, 34]. Somit ist
der menschliche Faktor ursédchlich fiir die hohe Variabilitat innerhalb des Implan-
tationsprozesses, die sogar zwischen erfahrenen Chirurgen beobachtet wurde [35].
Die Vor- und Nachteile sowie Einfliisse verschiedener Implantationstechniken und
insbesondere die Interaktion mit Knochen und Implantat sind jedoch bisher kaum
untersucht worden und sollen daher ndher betrachtet werden. Dazu gehoren Aspek-
te wie die Schadigung des Knochens, aber auch die viskoelastischen Eigenschaften.
Fur die spezifische Analyse der Implantationstechnik werden einheitliche Pfannen

verwendet.
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Eine solide Wissensbasis iiber das Hiiftgelenk und das Implantat ist die Grundlage fir
das Verstandnis und die Reduzierung von Komplikationen in der Hiiftendoprothetik. Zu-
sitzlich wird im Folgenden speziell auf den aktuellen Wissensstand iiber die Interaktion
zwischen Knochen und Implantat, den Implantationsprozess und Faktoren, die die Pri-

maérstabilitat beeinflussen, eingegangen.

2.1 Das Hiiftgelenk

Der Bewegungsapparat des menschlichen Korpers ermoglicht den aufrechten Gang und
die Fortbewegung und umfasst die dafiir notwendigen Strukturen. Der passive Teil des
Bewegungsapparats besteht aus dem Skelett und den bindegewebigen Verbindungen der
Skelettteile. Die Skelettmuskulatur bildet den aktiven Teil. Ein Gelenk verbindet zwei
Skelettelemente und ermdglicht die Bewegung und Ubertragung von Kriften. Dabei wird
zwischen junechten® Gelenken (Synarthrosen) und ,echten“ Gelenken (Diarthrosen) un-
terschieden. Synarthrosen sind eine kontinuierliche Verbindung durch ein Fiillgewebe in
Form von Fugen. Im Gegensatz dazu erfolgt die Verbindung bei Diarthrosen diskontinuier-
lich iiber einen mit Gelenkfliissigkeit (Synovia) gefiillten Spalt. Das Hiftgelenk gehort zu
den Diarthrosen. Es muss die Korperlast auf die Beine tibertragen und die Beweglichkeit
zwischen Rumpf und den unteren Extremitaten gewahrleisten. Die Gelenkkonstruktion
ermoglicht daher einerseits einen ausreichenden Bewegungsumfang fiir die Fortbewegung,

andererseits eine ausreichende Festigkeit und Belastbarkeit [36].

2.1.1 Anatomie des Hiiftgelenks

Das Hiiftgelenk verbindet den Oberschenkelknochen (Femur; Os femoris) mit dem Be-
cken (Pelvis). Die Pelvis bildet sich aus dem dorsalen Kreuzbein (Os sacrum) und den

beiden Hiiftbeinen (Ossa cozae). Letztere entstehen durch die Synostose des Darmbeins



8 2 Grundlagen

(Os ilium), des Sitzbeins (Os ischii) und des Schambeins (Os pubis). Die urspriinglichen
Grenzen der drei Knochen bilden einen dreizackigen Stern innerhalb einer halbkugelfor-
migen Aushohlung, der Hiiftgelenkspfanne (Acetabulum, Abbildung 2.1). Diese besteht
zusétzlich aus dem Ligamentum transversum acetabuli, das eine knocherne Aussparung am
kaudalen Rand (Incisura acetabuli) schliefit. Die Facies lunata ist die sichelférmige, knor-
peliitberzogene Gelenkflache des Acetabulums, die circa 30 % einer Hohlkugel entspricht
[37]. Thre Auflenkante folgt dem markanten Rand des Acetabulums, die Innenkante setzt
sich medial scharf von der mittig freigelassenen Fossa acetabuli ab [37, 38|. Eine faser-
knorpelige Pfannenlippe (Labrum acetabuli) vergroBert das Acetabulum und umschliefit
den groBflichig iiberknorpelten Gelenkkopf (Caput femoris) jenseits des Aquators [38, 39)].
In der Fossa acetabuli ist das Ligamentum capitis femoris proximal verankert und zieht
bis in den distalen knorpelfreien Verankerungsbereich (Fovea capitits femoris) am Caput
femoris. Der Schenkelhals (Collum femoris) verbindet den Caput femoris mit dem Fe-
murschaft (Corpus femoris). Distal verbreitert sich der Corpus femoris zu den medialen
und lateralen Epicondylen und endet in den angrenzenden knorpeliiberzogenen Condylen,
die Teil des Kniegelenks sind. In seiner Gesamtheit ist das Femur der langste Knochen
des Skeletts und bestimmt im Wesentlichen die Kérpergrofie [36, 38].

Collum femo% 2 Caput femoris
. AL

Corpus | % Fossa acetabuli

Facies lunata

/ femoris :,. | Labrum
\ ® {1 — acetabuli
b Os ilium i | A= V' Fovea
Acetabulum 8 = ~ capitits

O 2 S ~ femoris
| 32
) . | Ligamentum
Os pubis \ transversum acetabuli

Os ischii Condylen

Abbildung 2.1: Das Hiiftgelenk (rechts) stellt die Verbindung zwischen Acetabulum
(links) und Femur (Mitte) dar. Wichtige knocherne Strukturen sowie
die im Acetabulum integrierten Béander sind dargestellt nach [38].

Die beiden knochernen Teile des Hiiftgelenks - der bewegliche Caput femoris und das
unbewegliche Acetabulum - sind iiber den Gelenkspalt (Spatium articulare) verbunden.
Dieser ist mit der Synovialfliissigkeit gefiillt, die zur Erndhrung des Gelenkknorpels und

anderer intraartikularer Strukturen sowie als Schmiermittel fiir ein reibungsarmes Gleiten
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der von Knorpel iiberzogenen Gelenkflachen dient. Die Gelenkkapsel (Capsula articularis)
umschliefit den Gelenkspalt luftdicht. Sie ist aulen am kndchernen Acetabulumrand und
am Ligamentum transversum acetabuli sowie distal am Collum femoris fixiert. In ihrer
Wandschicht sind weitere Bander verankert, die den Bewegungsumfang des Hiiftgelenks

entscheidend beeinflussen und den Caput femoris fest im Acetabulum verankern [38, 40].

2.1.2 Gelenkmechanik des Hiiftgelenks

Das Hiiftgelenk ist ein Nussgelenk, eine Sonderform des Kugelgelenks mit drei Freiheits-
graden, bei dem das Acetabulum den Caput femoris iiber den Aquator hinaus zu circa /3
umfasst. Das Hiiftgelenk hat den grofiten Bewegungsumfang der unteren Extremitdten
[41]. Ausgehend von der Neutral-Null-Stellung wird die Beweglichkeit des Hiftgelenks

um 3 Hauptachsen gemessen:

1. Transversalachse - Flexion und Extension
Die Flexion betragt passiv 120 -140°, bei gestrecktem Knie aufgrund der passiven
Insuffizienz der Muskulatur jedoch deutlich weniger. Die Extension ist durch das
Bandsystem auf circa 10—-15° begrenzt [38, 41, 42].

2. Sagittalachse - Abduktion und Adduktion
Die Abduktion betragt maximal 30 —45°, kann aber durch gleichzeitige Beugung auf
90° gesteigert werden. Die Adduktion bei gestrecktem Bein betragt etwa 20—30°,
bei gebeugtem Bein bis zu 55°. Sowohl Abduktion als auch Adduktion werden durch
das Bandsystem begrenzt [38, 41, 42].

3. Longitudinalachse - Innenrotation und Auflenrotation
Ebenfalls durch das Bandsystem begrenzt, ist eine Auflenrotation von 40—50° und
eine Innenrotation von 30—-45° moglich. Letztere kann durch Hiiftbeugung auf bis
zu 60° erhoht werden [38, 42].

Die Bewegung des Hiiftgelenks wird aktiv durch einen rundum geschlossenen Muskelman-
tel gesteuert. Die Muskulatur des Hiiftgelenks lésst sich entsprechend der drei Hauptach-
sen in Extensoren und Flexoren (Transversalachse), Adduktoren und Abduktoren (Sagit-

talachse) und Innen- und Auflenrotatoren (Longitudinalachse) einteilen.

Durch die Interaktion der Extremitdten mit dem Boden (duBere Belastung) werden die
Hiiftgelenkskomponenten belastet. Die einwirkenden Kréafte werden iiber den Gelenkknor-

pel, die Muskeln und deren Sehnen oder iiber Weichteilstrukturen tibertragen [39]. Die
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iiber den Schenkelhals auf das Becken wirkenden Kréfte gehoren zu den gréfiten Belastun-
gen des menschlichen Skeletts [41]. Die Summe der Bodenreaktionskrafte im Einbeinstand
entsprechen etwa dem einfachen Korpergewicht. Bei dynamischen Bewegungen zeigt die
vertikale Reaktionskraft typischerweise einen ersten Peak bei der Fersenlandung und einen
zweiten Peak beim AbstoBlen [43, 44]. Beim normalen Gehen steigen die Bodenreaktions-
kréfte je Bein auf bis zu 150 % KG (Korpergewicht), beim Rennen auf bis zu 300 % KG
und beim Springen auf das 5-fache des KG [45, 46].

Die mechanische Belastung des Hiiftgelenks wurde von Bergmann et al. [47, 48] unter-
sucht. Beim Gehen mit etwa 4 km /h lasten durchschnittlich 238 % KG auf dem Hiiftgelenk
und etwas weniger, wenn man auf einem Bein steht. Beim Treppensteigen liegt die Gelenk-
kontaktkraft zwischen 251 % KG (hochsteigen) und 260 % KG (hinabsteigen). Auch die
Torsionsbelastung des Implantats nimmt beim Treppensteigen im Vergleich zum normalen
Gehen um 23 % zu. Bei den Hiiftgelenksbelastungen im Alltag wurden keine Implantat-
krafte oder -momente festgestellt, die kritischer waren als beim schnellen Gehen bzw.
Treppensteigen, mit Ausnahme des Stolperns, bei dem extrem hohe Krafte von bis zu
870 % KG wirkten. Hierbei zeigt sich die Bedeutung der Muskelkrafte, welche die Hiift-
kontaktkraft erhdhen und gleichzeitig vor einer Uberlastung der Gelenke und Knochen
schiitzen [37].

2.2 Knochen

Die Skelettelemente eines Erwachsenen bestehen fast ausschliellich aus Knochen, lediglich
die Knochenenden gelenkiger Verbindungen sind mit Knorpel tiberzogen [49]. Insgesamt
besteht der menschliche Korper aus 206 Knochen, die fiir circa 15% der Korpermasse
verantwortlich sind [50, 51]. In der Hiiftendoprothetik werden die knorpeliiberzogenen
Knochenenden durch kiinstliche Alternativen ersetzt. Die Implantate tibernehmen dabei
nicht nur die Aufgaben des entfernten Knochengewebes, sondern miissen auch mit dem

verbleibenden Knochengewebe interagieren.

2.2.1 Anatomie und Histologie des Knochens

Lamellenknochen sind die Hauptform des Knochens im ausgewachsenen Skelett. Kenn-
zeichnend ist eine duflere kompakte Schicht (Kortikalis, Substantia corticalis), die nach

innen in eine schwammartige, trabekuldre Struktur (Spongiosa, Substantia spongiosa)
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tibergeht. Beide Knochenarten basieren auf einer lamellaren Struktur (Abbildung 2.2A).
Innerhalb einer Lamelle sind die Kollagenfasern parallel angeordnet. Die Verlaufsrichtung
und der Steigungswinkel der Fasern andert sich von Lamelle zu Lamelle, sodass Fasern
von Nachbarlamellen in der Regel gegensinnig verlaufen [52]. Die d&uflere Schicht der Kor-
tikalis besteht aus den dufleren Generallamellen, die parallel zur Oberfliche verlaufen und
schichtweise miteinander verbunden sind [53]. In &hnlicher Weise besteht die innere, dem
Markraum zugewandte Schicht des Knochens aus den inneren Generallamellen. Das In-
nere der Kortikalis setzt sich aus Schaltlamellen und Osteonen zusammen. Im Zentrum
eines Osteons verlauft der Havers-Kanal, der Bindegewebe, Nerven und Geféfle enthélt
[52]. Die Lamellen sind konzentrisch um diesen Kanal angeordnet, die Volkmann-Kanéle
verlaufen vertikal und verbinden die einzelnen Havers-Kanéle [54]. Die dufiere Oberflache
des Knochens wird von der Knochenhaut (Periost) umschlossen. Aus dem Periost ziehen
kollagene Faserbiindel bis einige Millimeter in den Knochen hinein [52, 54]. Nur der ge-
lenknahe Knochen und die Gelenkflachen sind von der Synovialmembran beziehungsweise
dem Knorpel bedeckt. Auf der Innenseite des Knochens befindet sich eine diinne Schicht
aus meist abgeplatteten Bindegewebszellen (Endost) [49]. In der Spongiosa liegen die La-
mellen in trabekuldrer Form vor, was ihr eine schwammartige Struktur verleiht [55]. Dabei
sind die Lamellenfasern der Spongiosa iiberwiegend parallel zur Trabekelfliche angeordnet

[49]. Zwischen den Trabekeln der Spongiosa befindet sich Knochenmark.

Es gibt drei Arten von Knochenzellen, die im Knochengewebe vorkommen. Die Osteo-
blasten sind als ,Knochenbildner® fiir die Synthese von Kollagen und die Steuerung der
Mineralisation verantwortlich. Dartiber hinaus regulieren sie die Menge der Osteoklasten,
die fiir den Abbau der mineralisierten Matrix verantwortlich sind. Osteozyten dienen der
Erhaltung der Knochenmatrix. Sie entwickeln sich aus Osteoblasten und werden als reife
Knochenzellen von der Knochenmatrix umschlossen. Sie sind zahlenméafig die stéirkste
der drei Zellarten [49]. Alle Knochenzellen sind in einer Knochengrundsubstanz (Osteo-
id), einer Matrix bestehend aus Kollagenfasern und glykoproteinhaltiger Grundsubstanz,
eingebettet [54].

Entsprechend ihrer aufleren Form werden die Knochen in kurze, lange und platte Knochen
unterteilt (Abbildung 2.2B). Kurze Knochen zeichnen sich durch eine diinne, die Spon-
giosa umschlieBende Kortikalis aus. Sie besitzen keine einheitliche Markhohle. Zu ihnen
gehoren beispielsweise die Hand- und Fuflwurzelknochen. Knochen mit einer rohrenfor-
migen Diaphyse (Knochenschaft) wie das Femur, werden als lange Knochen bezeichnet.
Die Diaphyse weist eine massive Kortikalisschicht und eine einheitliche Markhohle mit
sparlicher Spongiosa auf. In den Epiphysen (Knochenenden) dominiert Spongiosa, die

nur von einer dinnen kortikalen Schicht umgeben ist. Innerhalb der Markrdume und in
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Abbildung 2.2: Histologie und Anatomie des Knochens. A: Lamellenstruktur eines Kno-
chens einschliellich der Funktionseinheit eines Osteons sowie der Ver-
sorgung iiber das Periost, nach [55]. B: Einteilung der Knochen nach
ihrer duleren Gestalt, nach [56].

den Epiphysen befindet sich das rote, blutbildende Knochenmark. In den Markrdumen
der Diaphysen findet sich dagegen gelbes Knochenmark (Fettmark) [49]. Die Auspré-
gung der kortikalen und spongitsen Anteile platter Knochen variiert in Abhangigkeit von
der mechanischen Beanspruchung. Das Os cozae gehort zu der Gruppe platter Knochen
mit verstarkter Kortikalis und spérlicher Spongiosa. Diinne Abschnitte sind teils als ein-
heitliche Knochenlamellen ohne Spongiosa ausgebildet. Knochen, die sich keiner Gruppe

zuordnen lassen, werden als unregelméfiige Knochen bezeichnet [39].

Kortikalis und Spongiosa haben prinzipiell die gleiche Matrixzusammensetzung, wobei der
Anteil des Knochengewebes pro Volumeneinheit in der Kortikalis circa 90 % und in der
Spongiosa nur circa 5—-35% betriagt [39]. Die Knochengrundsubstanz besteht dabei aus
circa 2025 % Wasser, 2530 % organischer Substanz und 50 % anorganischer Substanz
(Tabelle 2.1) [53].

Neben seiner Funktion als blutbildendes Organ hat der Knochen vor allem die Aufga-
be, die inneren Organe mechanisch zu schiitzen. Zuséatzlich bildet Knochen die Grund-
lage fiir die Form und Statik des menschlichen Kérpers und dient der Ubertragung und
Weiterleitung von Kraften. Insbesondere steht der Knochen in Wechselwirkung mit den

angreifenden Muskeln, Sehnen und Béndern sowie den Gelenken und ist somit mafigeb-
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Tabelle 2.1: Zusammensetzung der Knochenmatrix nach [53]

Anteil Bezeichnung Bestandteile

20-25% Wasser -

25-30% organische Substanz Kollagenfasern, Glycosaminoglycane,
Glycoproteine, Osteonektin, Ostecalcin

50 % anorganische Substanz Calcium-, Magnesium-, Phosphorsalze

und geringe Mengen an Chlor-, Eisen-,
Fluor-, Kalium-, Natriumsalzen

lich fiir die Biomechanik des menschlichen Korpers verantwortlich. Dabei zeichnet sich
Knochen durch seine Leichtbauweise mit hoher mechanischer Festigkeit bei gleichzeitig
geringem Materialeinsatz aus. Das Knochengewebe unterliegt einem dynamischen Um-
bauprozess und reagiert standig auf Be- und Entlastungsreize. Jahrlich werden etwa 10 %
des Knochengewebes vorwiegend in der Spongiosa umgebaut [49]. Unter mechanischer
Belastung differenzieren sich Osteoblasten ausgehend vom Periost oder Endost. Im Ge-
gensatz dazu degeneriert unbelasteter Knochen mit der Zeit. Die Knochenfestigkeit ist
daher an die jeweilige Belastungssituation angepasst. Dieses Phianomen wurde erstmals
1892 von dem Berliner Anatomen und Chirurgen Julius Wolff (1836-1902) beschrieben.
Sein Gesetz der Transformation der Knochen wurde nach ihm ,Wolffsches Gesetz* be-
nannt [57]. Bei duBerer Belastung entstehen im Inneren des Knochens Spannungen, die
im Gleichgewicht mit den dufleren Kréften stehen. Die Trajektorien der Trabekelstruktur
spiegeln dieses Spannungsmuster wieder. Dariiber hinaus wurde ein Zusammenhang zwi-
schen der Spongiosadichte und dem Spannungsniveau festgestellt [58]. Auch der Aufbau
des subchondralen Knochens ist fiir die Kraftiibertragung auf die restliche Beckenstruktur
optimiert. Der subchondrale Knochen mit dem Acetabulum tibertragt den grofiten Teil
der Belastung in Form von Membranspannungen vom Hiiftgelenk auf den Beckenrand
und weiter auf die Kortikalis des Os ilium, weshalb die Spongiosa des Beckenknochens im

natiirlichen Zustand relativ gering belastet ist [59].

2.2.2 Knochencharakterisierung

Die Dichte und Struktur von Knochen sind wichtige Merkmale, die sein mechanisches
Verhalten im Alltag bestimmen. Der Knochen als Strukturmaterial kann sowohl auf ma-

kroskopischer als auch auf mikroskopischer Ebene beschrieben werden.
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Dichteparameter

Die Charakterisierung der Knochendichte fokussiert sich auf die Analyse der ,,scheinbaren*
Dichte pgpp und der ,,materiellen” Dichte py,q¢. Die scheinbare Dichte p,p, ist die Masse des
mineralisierten Gewebes im Verhéltnis zum Gesamtvolumen. Die Knochenmineraldichte
(BMD) hat sich als gangige Bewertung von p,,, in Bezug auf den Knochen etabliert. pgp,
wird haufig als eines der Hauptmerkmale des Knochens angesehen, die seine mechanischen
Eigenschaften auf makromechanischer Ebene beeinflussen (Kapitel 2.2.3) und kann mit-
hilfe von konventionellen quantitativen Computertomografie-Aufnahmen (qCT) bestimmt
werden. Dabei umfasst pgp, sowohl den Mineralisierungsgrad des Knochens als auch seine
Porositéit. Zur reinen Bestimmung des Mineralisierungsgrads wird die Materialdichte p;,q;
herangezogen. pn.: ist definiert als das Verhéltnis von Knochenmasse zu Knochenvolu-
men. Dabei entspricht das Knochenvolumen dem festen mineralisierten Gewebe ohne die
Hohlrdume in der Knochenstruktur. p,,.; bestimmt das Materialverhalten auf der trabe-
kuldren Ebene. Die Bestimmung von p,,. erfordert hochauflésende qCT-Aufnahmen, die
die Visualisierung einzelner Trabekel ermdglichen. Der Quotient aus pgp, und pp,q gibt das
Verhaltnis aus Knochenvolumen zu Gesamtvolumen (BV/TV') an. Im Gegensatz zu pat
geht es beim BV/TV um die Porositat der gesamten Knochenstruktur. Auch hier ist zu
beachten, dass die qCT-Aufnahme des Knochens eine klare Visualisierung der einzelnen
Trabekel erfordert.

Die Abhéngigkeit von pg,, und p,e wird in der Literatur kontrovers diskutiert. Wéhrend
einige Autoren keinen Zusammenhang fanden [60-62], zeigten andere negative lineare
Beziehungen [63, 64]. Andere Studien wiederum zeigten eine sogenannte , Bumerang-
Kurve, bei der die hochsten Werte fiir p,,q.: an den Extremen der Porositit (BV/TV
tendiert gegen 1 bzw. 0) und die niedrigsten Werte bei mittleren BV /TV-Werten von
0,4-0,7 gefunden wurden [65, 66].

Mikrostrukturparameter

Die Dichtecharakterisierung auf Mikrostrukturebene erfolgt iiber die Parameter p,,; und
BV/TV. Die trabekuldre Architektur der Knochenprobe kann tiber die Anisotropie DA
und Konnektivitat 7b.Pf beschrieben werden [67-70]. Im Falle perfekter Anisotropie
(DA = 1) weisen die Trabekel eine vorherrschende Orientierung auf. In isotropen Kno-
chenstrukturen (DA = 0) sind die Trabekel dagegen in alle Richtungen gleichméfBig ver-
teilt angeordnet [70]. Die Konnektivitat Th.P f gibt die Anzahl an Trabekelvernetzungen
pro Kubikmillimeter an [67]. DA und Th.Pf sind unabhéngig von der Knochendichte
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und werden daher als nichtlineare Strukturparameter klassifiziert. Bei gleichem BV/TV

quantifizieren sie Unterschiede in trabekuldren Knochenstrukturen [67, 71].

Zu den wichtigsten Parametern fiir die Charakterisierung der Trabekel selbst gehoren die
Trabekeldicke Tb.Th., der Trabekelabstand T'0.Sp. und die Trabekelanzahl Tb.N. [72]. Die
trabekularen Eigenschaften zeigen durchweg eine Abhéngigkeit von der Knochendichte
[71, 73].

2.2.3 Elastizitat und Festigkeit

Aufgrund der lamellaren Struktur ist das Materialverhalten des Knochens durch Ani-
sotropie charakterisiert. Die Festigkeit und Steifigkeit des kortikalen Knochens sind in
der Léngsrichtung (der mit der diaphysiren Achse ausgerichteten Richtung) groler als
in der radialen Richtung. Die Spannungs-Dehnungs-Kurve des kortikalen Knochens ist
zunéchst durch ein anndhernd linear elastisches Materialverhalten gekennzeichnet (Ab-
bildung 2.3A) [74]. Die Elastizitdt von Knochen wird in der Regel vereinfacht durch das

Hook’sche Gesetz beschrieben, bei dem die Belastung ¢ proportional zur Dehnung ¢ ist:
o= FE¢ (2.1)

Die Steigung /e entspricht somit dem Elastizitatsmodul E, der die Steifigkeit des Kno-
chens beschreibt. Im kompakten Femurknochen variiert £ im Bereich von 515 GPa [75—
77]. Bis zur Streckgrenze bzw. bis zum Erreichen der Druckfestigkeit erfolgt eine vorwie-
gend elastische Energieabsorption. Danach kommt es vermehrt zu einer Schidigung des
Knochens. Bei Zugbelastung wird der Bereich linear elastischer Dehnung durch eine ausge-
pragte Streckgrenze von einem Bereich mit linearer Verfestigung getrennt, der bei weniger
als 3% abrupt in einer Fraktur endet [78]. Im Gegensatz dazu kommt es bei Druckbean-
spruchung zu einem abrupten Abfall der Spannung nach Erreichen der Druckfestigkeit,

bevor es bei etwa 1,5 % Dehnung zum Bruch kommt.

Die hohe Steifigkeit und Festigkeit des kortikalen Knochens ist auf den Mineralgehalt des
Knochens zurtickzufithren [79]. Der physiologische Bereich der Mineralisierung ist jedoch
zu gering, um die auftretenden Unterschiede in den mechanischen Eigenschaften zu erkla-
ren [80]. Vielmehr werden die mechanischen Eigenschaften von kortikalem Knochen von
der Porositat des Knochens beeinflusst [81-83]. Verdnderungen in der Porositat machen

mehr als 75 % der Schwankungen in der Festigkeit des kortikalen Knochens aus [80]. Er-



16 2 Grundlagen

Druckfestigkeit Druckfestigkeit
Druck e |
i
"""" i Druck
Z N\
%ﬁ ug %0 | i
g Fraktur / g IiDehngrenze
@ Zugfestigkeit @ i i
C% ° ° % : : Zug
Streckgrenze I :
1 1
i i
i i
i i
Dehnung Dehnung

Abbildung 2.3: Spannungs-Dehnungs-Kurven des Knochens, nach [78]. A: Materialver-
halten des kompakten Knochens unter Druck- und Zugbelastung in
Langsrichtung. B: Materialverhalten des trabekuldren Knochens unter
Druck- und Zugbelastung in Hauptrichtung der Anisotropie.

miidungsbedingte Mikroschédden in der Nahe von kortikalen Poren fithren mit grofierer

Wahrscheinlichkeit zu Briichen als solche in Bereichen mit hohem Mineralgehalt [84].

Wie bei kortikalem Knochen ist die Festigkeit des trabekuldren Knochens bei Druck grofer
als bei Zug und bei Scherung am geringsten [85]. Die Spannungs-Dehnungs-Kurve des
trabekularen Knochens zeigt hyperelastisches Verhalten ohne einen klaren linearen Bereich
oder eine klar definierte Flie3grenze (Abbildung 2.3B) [78]. Dennoch wird Knochen oft als
linear elastisches Material modelliert. Obwohl trabekuldarer Knochen unter Kompression
bei einer Dehnung von etwa 0,7 % anfangt sich plastisch zu verformen, kann er Dehnungen
von bis zu 50 % standhalten und dabei einen Grofiteil seiner Tragfahigkeit beibehalten [78].
Wenn eine Probe tiber die Streckgrenze hinaus komprimiert wird, kommt es zu bleibenden
Restdehnungen und einem Verlust an Steifigkeit und Festigkeit. Trabekuldrer Knochen
weist im Vergleich zu kortikalem Knochen ein leicht niedrigeren Elastizitatsmodul und
eine um 20-30% geringere Festigkeit auf [74, 86, 87]. Bei der Steifigkeit und Festigkeit
von Knochen ist es wichtig, zwischen dem ganzen Knochen und dem Knochenmaterial zu
unterscheiden. Bei Angaben zum Elastizitdtsmodul von Spongiosa spricht man daher von
einem ,, globalen®“ Elastizitdtsmodul, der die Eigenschaften des Knochens als Gesamtheit

und nicht die Eigenschaften des Knochenmaterials wiedergibt [58].

Der Unterschied in den mechanischen Eigenschaften zwischen kortikalem und trabekula-
rem Knochen wird durch die Knochendichte und nicht durch die genauen Materialeigen-

schaften der Spongiosa selbst bestimmt [74, 88]. In der Regel sind der Elastizitatsmodul



2 Grundlagen 17

und die Druckfestigkeit der Knochenstruktur annahernd proportional zur scheinbaren
Dichte [89-92]. Die Steifigkeit und Festigkeit von spongiésem Knochen im Vergleich zum
kompakten Knochen betrigt daher etwa 1-4 % [74]. Insbesondere bei trabekuldrem Kno-
chen mit einer hohen Anisotropie spielt die Belastungsrichtung eine grofle Rolle. Steifigkeit
und Festigkeit sind bei Belastung in Hauptrichtung am gréfiten und nehmen mit zuneh-
mendem Belastungswinkel ab [74, 90, 92].

Neben dem statischen Knochenbruch kénnen auch Ermiidungsbriiche infolge dynamischer
Belastungen auftreten. Charakteristisch ist, dass Belastungen unterhalb der statischen
Bruchspannung im zeitlichen Verlauf zu Rissen im Knochenmaterial fiihren und damit
die Bruchspannung absenken bis es zum Ermtdungsbruch kommt [74]. Ermiidungsbriiche
sind bei Menschen von Bedeutung, die ihre Knochen extrem oder ungewohnlich stark

belasten.

2.2.4 Viskoelastizitat

Knochen wird den viskoelastischen Materialien zugeordnet, weshalb die auftretende Span-
nung nicht nur von der Dehnung, sondern auch von der zeitlichen Entwicklung abhéngt.
Unter Viskoelastizitit versteht man das Phénomen, dass ein Kérper unter Last- oder Ver-
formungseinwirkung sowohl ein elastisches als auch ein viskoses Materialverhalten zeigt.
Wenn ein Korper belastet wird, dann speichert der Korper einen Teil der Energie in Form
von elastischer Verformung und ein Teil der Energie geht durch das viskose Materialver-

halten verloren.

Materialgesetze

In der linearen Theorie der Viskoelastizitdt wird der Korper als lineares System betrach-
tet, das auf eine Anregung mit einer Antwortfunktion reagiert [93]. Wenn die Anregung
eine Spannung oy ist, ist die Antwort eine Dehnung £(¢). Die Kriechfunktion bzw. Retar-
dationsfunktion J(t) beschreibt die Dehnung in Abhéngigkeit von der aufgebrachten Last
(Abbildung 2.4A) [94, 95]:

It =2 (2.2)

Ist die Anregung eine Dehnung &y, so ist die Antwort eine Spannung o (t). Die Relaxations-
funktion G(t) charakterisiert den zeitlichen Verlauf der Spannung bei konstanter Dehnung
(Abbildung 2.4B) [94, 95]:

G =W (2.3)
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Abbildung 2.4: Mechanische Reaktion viskoelastischer Materialien. A: Kriechkurve der
Dehnung durch Sprungfunktion der Spannung. B: Spannungsrelaxation
bei Spungfunktion der Dehnung.

Rheologische Modelle beschreiben das Verformungsverhalten auf der Basis von in Reihe
oder parallel geschalteten Modellkorpern. Die grundlegenden Eigenschaften der linearen
Elastizitéat, der Viskositat und der Plastizitat werden dabei tiber die Modellkorper Feder,
Déampfer und Reibklotz und deren Grundgleichungen beschrieben. Bei der Viskoelastizitét
besteht die einfachste, nicht triviale Kombination rheologischer Grundelemente aus einer
Feder und einem Déampfer. Sowohl die allgemeine Kriechfunktion (Formel 2.2) als auch
die allgemeine Relaxationsfunktion (Formel 2.3) konnen iiber die Stoffgesetze und deren
Wechselwirkung angegeben werden. Die Parallelschaltung von Feder und Dampfer stellt
den einfachsten Ansatz zur Beschreibung des viskoelastischen Verhaltens dar und wird
nach William Thomson (Lord Kelvin, 1824-1907) und Woldemar Voigt (1850-1919) als
Kelvin-Voigt-Modell bezeichnet (Abbildung 2.5A) [96-99]. Die Kriech- und Relaxations-

funktionen sind mit dynamischer Viskositidt  und Retardationszeit A = n/E:

J(t) = ;(1 — et (2.4)

G(t) = E +nd(t) (2.5)

Das zweite grundlegende Modell der Viskoelastizitat ist das nach James Clerk Maxwell
(1831-1879) benannte Maxwell-Modell, das Feder und Démpfer in Reihe schaltet (Abbil-
dung 2.5B) [100]. Die Kriech- und Relaxationskurven fiir dieses Modell kénnen spezifisch

definiert werden:

J(t) = ; + ; (2.6)
G(t) = Be /" (2.7)

Mit nur einer Relaxationszeit (Maxwell-Modell) bzw. einer Retardationszeit (Kelvin-
Voigt-Modell) sind beide 2-Element-Modelle nicht in der Lage, das komplexe Verhal-

ten viskoelastischer Materialien hinreichend genau zu beschreiben. Allgemeinere Modelle
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Abbildung 2.5: 2-Element-Modelle zur Beschreibung der Viskoelastizitat. A: Kelvin-
Voigt-Modell bestehend aus parallel geschalteter Feder-Dampfer-
Kombination. B: Maxwell-Modell bestehend aus in Reihe geschalteter
Feder-Dampfer-Kombination.

erhdlt man durch die Kombination mehrerer Federn und Dampfer in Reihe oder par-
allel. Eine Reihenschaltung aus einer Feder, einem Dampfer und einer beliebigen An-
zahl von Kelvin-Voigt-Korpern wird als verallgemeinertes Kelvin-Voigt-Modell (Kelvin-
Voigt-Gruppe) bezeichnet (Abbildung 2.6A). In dhnlicher Weise ist das verallgemeinerte
Maxwell-Modell eine Parallelschaltung einer Feder, eines Dampfers und einer beliebigen
Anzahl von Maxwell-Koérpern (Maxwell-Gruppe; Abbildung 2.6B). Es kann gezeigt wer-
den, dass es fiir jeden Korper der Kelvin-Voigt-Gruppe einen aquivalenten Koérper der

Maxwell-Gruppe gibt [94].
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Abbildung 2.6: Generalisierte Modelle zur Beschreibung der Viskoelastizitédt. A: Kelvin-
Voigt-Gruppe bestehend aus in Reihe geschalteten Kelvin-Voigt-
Korpern. B: Maxwell-Gruppe bestehend aus parallel geschalteten
Maxwell-Korpern.




20 2 Grundlagen

Neben den linear-viskoelastischen Materialien gibt es auch solche, die ein nichtlineares Ver-
halten aufweisen. Hierbei werden zwei Arten von Nichtlinearitaten unterschieden [101].
Zum einen beziehen sich Material-Nichtlinearitdten auf nichtlineare Spannungs-Dehnungs-
Reaktionen, die aufgrund des inhdrenten konstitutiven Verhaltens des Materials auftreten.
Auf der anderen Seite gibt es geometrische Nichtlinearitdten, die ein mathematisches Pro-
blem darstellen. Sie treten auf, wenn die Verschiebungen und Dehnungen grof§ sind und
die Definitionen von Spannung und Dehnung auf Basis des undeformierten Zustands un-
zureichend sind. Material-Nichtlinearitaten zeigen sich schon bei geringen Dehnungen und
werden in der Regel mit zunehmender Dehnung ausgepragter [102, 103]. Daher kénnen bei
geringen Dehnungen die linearisierten Definitionen der Spannungs- und Dehnungstensoren
trotz des Vorhandenseins von Nichtlinearitat mathematisch ausreichend sein. Vorhandene
Nichtlinearitdaten konnen iiber Spannungs-Dehnungs-Diagramme zu verschiedenen Zeiten
oder bei verschiedenen Spannungsniveaus nachgewiesen werden. Zur Berechnung von Ma-
terialien im nichtlinearen viskoelastischen Bereich sind nichtlineare Materialgesetze oder

modifizierte lineare Gesetze erforderlich.

Viskoelastisches Verhalten von Knochen

Knochen ist ein viskoelastisches Material, das sowohl ein Kriechverhalten als auch eine
Spannungsrelaxation aufweist. Dies fithrt dazu, dass die mechanischen Eigenschaften von
der Verformungsgeschwindigkeit bzw. der Belastungsfrequenz abhéngig sind [104-106].
Insbesondere wirkt sich das viskoelastische Verhalten auf die Entstehung und Ausbreitung
von Knochenbriichen aus [107, 108]. Knochen ist ein poréses Verbundmaterial, bei dem die
flissige Phase (Knochenmark, Blut, interstitielle Flissigkeiten) die Poren innerhalb der
Trabekel fiillt. Wie in jedem porosen Material tragen sowohl die interstitielle Fliissigkeit
als auch die feste Gewebematrix zum viskoelastischen Verhalten des Knochens bei [109].
Die viskoelastischen Knocheneigenschaften konnen iiber Thermoelastizitat, Piezoelektrizi-
tat, Bewegung biologischer Fliissigkeiten durch Kanale und die intrinsische Viskoelastizi-
tat der Kollagenfasern erklart werden [110, 111]. Eine erhohte viskoelastische Dampfung
bei hohem Fliissigkeitsgehalt wurde in mehreren Studien nachgewiesen [105, 112, 113].
Im Gegensatz dazu konnte keine eindeutige Korrelation zwischen Spannungsrelaxation
und scheinbarer Dichte gefunden werden [114]. Knochenproben des Femur zeigten eine
erhebliche Variation der Spannungsrelaxation zwischen Regionen in Hohe von 7-42 %
(Median: 18,2 %) nach 7Minuten [114]. Weitere Studien bestéatigten diese Ergebnisse mit
einer mittleren Relaxation von 21,4 % und 16,2 % nach 100 Sekunden [110, 115]. Lades-
teijn et al. hingegen zeigten Relaxationen von 40 % nach 300 Sekunden fiir trabekulére

Proben sowohl des Femurs, als auch des Acetabulums [116]. Der grofite Spannungsabfall
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wurde innerhalb der ersten 10 Sekunden beobachtet [115, 116]. Unterschiede zwischen den
einzelnen Studien kénnen auf unterschiedliche Testkonfigurationen zuriickgefithrt werden.
Insbesondere das Relaxationsverhalten von Knochen zeigt eine Abhéngigkeit von der Ho-
he der Dehnung, sodass fiir Knochen ein nichtlineares viskoelastisches Materialverhalten
angenommen wird [110, 117-121]. Bei geringen Dehnungen kann trabekulidrer Knochen

tiber ein linear viskoelastisches Modell hinreichend beschrieben werden [85, 122].

In der Literatur gibt es viele Ansatze zur Modellierung des viskoelastischen Verhaltens
von Knochen [117, 122-128]. Weit verbreitet ist die Unterteilung der Spannungsrelaxa-
tion in zwei Phasen, von denen eine fiir das Kurzzeitverhalten und die zweite fiir die
Langzeitdynamik relevant ist [117, 125, 128]. Jeder Relaxationsmechanismus wird durch
eine Kohlrausch-Williams-Watts-Funktion mit einer eigenen charakteristischen Zeit mo-
delliert. Quaglini et al. ermittelten anhand von experimentellen Daten aus trabekuldrem
Rinderknochen eine konstante Langzeitcharakteristik und eine Kurzzeitcharakteristik in
Abhéngigkeit von der Belastungshohe [117]. Vollstdndige Definitionen der Variablen sind
fur Rinderproben der Femurdiaphyse [125-127] und des Femurkopfes [128] verfiigbar. Wei-
tere Modellierungen des viskoelastischen Knochens beziehen sich auf existierende Modelle
wie der Prony-Reihe oder das Schapery-Modell [122-124, 129, 130]

2.3 Zementfreie Hiiftendoprothetik

Die zementfreie Verankerung zielt auf eine biologische Integration des Implantats durch
Anlagerung von Knochen an die Prothese ab. In Deutschland wurden 76,9 % der im Jahr
2021 implantierten primaren HTEP komplett zementfrei verankert. In 17,5 % der Falle
wurde eine Hybridimplantation, eine Kombination aus zementfreier Pfanne und zemen-
tiertem Schaft, durchgefithrt. Nur in 4,1 % erfolgte die Pfannenimplantation komplett
zementiert [5]. Der Trend zur zementfreien Verankerung zeigt sich auch in den Register-
daten Schwedens, Australiens und Grofibritanniens [8-10]. Aufgrund der Abhangigkeit
der Primérstabilitit vom Knochen wird die zementfreie Verankerung nur bei Personen
mit ausreichend guter Knochenqualitiat empfohlen. Insbesondere Osteoporose und Kno-
chenstoffwechselstorungen sind Kontraindikationen fiir die zementfreie Verankerung. Im
Gegensatz zur zementierten Prothese ist bei der zementfreien Variante keine technisch auf-
wendige Entfernung des Zementmantels bei Wechseloperationen erforderlich [131]. Aufler-
dem kann der Zementmantel im Laufe der Zeit und bei hohen mechanischen Belastungen

ermiiden. Weitere Vorteile sind neben der biologischen Integration eine kiirzere Operati-
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onszeit, die weitgehende Vermeidung von intraoperativen Fettembolien und die fehlende

thermische Gewebeschadigung durch den aushirtenden Knochenzement [42; 131].

2.3.1 Aufbau und Design der Pressfit-Pfanne

Pressfit-Pfannen basieren auf dem Prinzip des Kraft-Reibschlusses zwischen Implantat
und Knochen, der fiir die initiale Verankerung im Knochen sorgt. Die langfristige Stabili-
tdat wird durch Osseointegration in die Implantataulenfliche erreicht. Zementfreie Pfan-
nen wurden in den 1970er-Jahren eingefithrt, um die mit zementierten Polyethylen(PE)-
Pfannen assoziierte aseptische Lockerung zu vermeiden, die der ,Zementkrankheit® zu-
geschrieben wird [132]. Die Pfannen dieser ersten Generation waren reine Monoblock-
Pfannen mit glatten Oberflichen aus Kobalt-Chrom-Molybdéan, PE oder Keramik [133,
134]. Die beiden letztgenannten Materialien wurden zunehmend durch die Verwendung
von Reintitan und Titanlegierungen verdréngt, da diese am ehesten eine grofiflachige kno-
cherne Integration begtinstigen [37]. Die wesentliche Weiterentwicklung der Pfannen der
zweiten Generation ab Mitte der 1980er-Jahre war die Verwendung einer strukturierten
AuBenfliche, die die Osseointegration fordert und zu einer besseren Langzeitstabilitit
beitragt [135].

Die heutigen Pfannen der dritten Generation sind zumeist modular aufgebaut [5]. Sie
bestehen aus der duleren Metallpfanne und einem Inlay, das zusammen mit dem schaft-
seitigen Kopf die Gleitpaarung bildet (Abbildung 2.7A). Die &duflere Implantatoberflé-
che ist korundgestrahlt, plasmagespritzt oder durch das Aufbringen von Trabekeln, Net-
zen oder Kugeln strukturiert. Interkonnektierende Oberflachen mit einer Porengréfie von
100500 pm haben sich als ideal erwiesen [136]. Zu den verwendeten Materialien gehéren
Kobalt-Chrom-Molybdéan-Legierungen (CoCrMo), Titan und Titanlegierungen (Ti6A14V)
[42, 137, 138]. Neben Unterschieden im Material und in der Oberflichenbeschaffenheit gibt
es weitere Varianten, die eine zusatzliche Fixierung der Pfanne durch Schrauben, Spikes
oder Rippen vorsehen oder sich in der Pfannendicke und im Design unterscheiden (Abbil-
dung 2.7B). Im Inneren der Pfanne befindet sich ein Inlay, das ein reibungsarmes Gleiten
des Hiiftkopfes gewéahrleisten soll. Als Materialien fiir das Inlay und den Kopf werden PE,
Keramik oder Metall verwendet. Im Jahr 2021 waren die am héufigsten implantierten
Gleitpaarungen in Deutschland Keramik auf PE (CoP, 81,3 %), gefolgt von Keramik auf
Keramik (CoC, 8,1 %) und Metall auf PE (MoP, 6,9 %) [5].
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Abbildung 2.7: Zementfreies Pfannensystem, nach [139]. A: Modularer Aufbau beste-
hend aus einer Metallpfanne mit PE-Inlay, das mit einem Keramikkopf
die Gleitkomponente bildet. B: Neben der klassischen, durchgingigen
Porocoat® Beschichtung, gibt es die Pinnacle®-Pfanne auch als Varian-
ten mit Spikes und einer variierenden Anzahl an Schraubléchern.

2.3.2 Implantation der Pressfit-Pfanne

Die verwendete Implantatgrofie wird bereits bei der préoperativen Planung festgelegt.
Die Pfanne wird anhand der anterioren/posterioren Rontgenaufnahme positioniert und
ausgerichtet, oft in Verbindung mit einer seitlichen Lauenstein-Aufnahme (Abbildung
2.8A). Hierbei wird eine Pfannenabduktion von 40 —45° und eine Pfannenanterversion von
15—20° angestrebt. Als anatomische Orientierungspunkte dienen die mediale Wand des
Acetabulums, der laterial-superiore Rand und die von Os pubis und Os ischii aufgespann-
te Ebene. Zur Erleichterung der Implantatpositionierung und intraoperativen Pressfit-
Kontrolle stehen Ausrichtungshilfen und Probepfannen zur Verfiigung. Zur Herstellung
des gewtunschten Pressfits wird die Kavitat nach Freilegung des Acetabulums zunéchst
schrittweise halbkugelformig aufgefrast bis der gewiinschte Durchmesser erreicht ist (Ab-
bildung 2.8B). Der Gelenkknorpel wird beim Auffrésen vollstandig entfernt. AnschliefSend
wird die Pfanne mithilfe eines Einschlagers und eines Hammers in die Kavitit geschlagen
bis die gewiinschte Pfannenposition erreicht ist (Abbildung 2.8C). Diese wird vom Ope-
rateur allein aufgrund seiner Erfahrung und der Gerauschentwicklung beim Einschlagen
beurteilt [37]. Nach der Operation ist eine sofortige Belastung der HTEP moglich, sodass
der Patient schnell mobilisiert werden kann. [37, 139]

2.4 Primarstabilitat und Pfannendeformation

Die Primarstabilitdt der zementfreien Hiftpfanne soll die direkte Migration der Pfanne
nach der Operation und die daraus resultierenden Komplikationen verhindern [24, 25].
Sie ist auch fiir die langfristige Verankerung durch Osseointegration unerlasslich. Bei aus-

reichender Priméarstabilitat differenziert sich das frihe Gewebsinfiltrat in den Poren zu
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Abbildung 2.8: Implantation der Pressfit-Pfanne. A: Die Festlegung der Pfannengrofie
wird praeoperativ anhand von Bildaufnahmen des Beckens durchge-
fithrt. B: Intraoperativ folgt nach der Freilegung des Acetabulums ein
schrittweises Auffréasen der Kavitat. C: Mithilfe eines Einschldgers und
eines chirurgischen Hammers wird die Pfanne in die vorbereitete Kavi-
tat eingeschlagen.

Knochen, entweder durch direkte Knochenbildung in den Poren oder durch appositionelles
Knochenwachstum aus dem angrenzenden Knochen in den pordsen Bereich [21]. Relativ-
bewegungen von mehr als 150 pm zeigten dagegen ein verstéarktes fibroses Einwachsen bis

hin zur fibrésen Verkapselung des Implantats [21, 22].

Die Primarstabilitat von Pressfit-Pfannen wird durch eine Unterfrasung der acetabuléren
Kavitdat und durch anschliefendes dynamisches Einschlagen der Pfanne erreicht. Die Pfan-
nen werden anfianglich nur durch Reibungskréfte an der Knochen-Implantat-Grenzflache
stabilisiert [140]. Die GroBe dieser stabilisierenden Reibungskraft ist eine Funktion des Rei-
bungskoeffizienten und der senkrecht zur Schnittstelle wirkenden Druckkraft [140, 141].
Die Klemmung erfolgt aufgrund der Inhomogenitat des Beckens zischen Os ilium und Os
ischit und fithrt zu einer elliptischen Pfannendeformation (Abbildung 2.9) [142-144]. Das
Ausmafl der Pfannenverformung in Abhéngigkeit vom Pfannentyp ist daher ein Indikator
fir die erzielte Primarstabilitat [145]. Gleichzeitig kann sich eine iiberméflige Verformung
auf das PE-Inlay tbertragen und die Tribologie der Gleitpaarung negativ beeinflussen
[146, 147]. Bei keramischen Inlays steigt mit zunehmender Verformung das Risiko des
Kippens wéhrend des Fiigeprozesses [148, 149] und damit das Risiko eines Inlaybruchs
beim Einschlagen [150]. Neben den beiden Komponenten Pfanne und Knochen spielt vor
allem der Implantationsvorgang eine Rolle fiir die Primarstabilitdt und Pfannendeforma-
tion. Zum einen beeinflusst die Implantation mafigeblich die Pfannenpositionierung und
den Pressfit, zum anderen wirken die aufgebrachten Kréfte beim Schlag auf Knochen und

Pfanne.
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Abbildung 2.9: Deformation der Pressfit-Pfanne. A: Der Kraftschluss zwischen Pfanne
und Knochen findet verstiarkt zwischen ischialer und iliakaler Saule
statt. B: Die entstehende 2-Punkt-Klemmung fiithrt zu einer elliptischen
Verformung der Pfanne.

2.4.1 Einfluss der acetabularen Kavitat

Die Basis der acetabuldren Kavitat ist der Beckenknochen mit nativem Acetabulum. Die
mechanischen Eigenschaften des Knochens sind daher ein wesentlicher Faktor fiir die
Primarstabilitdt der Pfanne und miissen stets beriicksichtigt werden. Die wichtigsten zu
berticksichtigenden Eigenschaften sind die Knochenqualitdt und die viskoelastischen Ei-
genschaften. Letztere fiihren nach der Implantation zu einer Knochenrelaxation, die durch
den Reibschluss auf das Implantat tibertragen wird. Bei Hiiftpfannen hat sich gezeigt, dass
innerhalb von 20 Minuten nach der Implantation keine vollstandige Relaxation der Pfanne
zu beobachten ist [151, 152] und dass der grofite Teil der Spannungsrelaxation im Kno-
chen in den ersten 10 Sekunden nach Erreichen der maximalen Fixierungskraft auftritt
[116]. Bei Pressfit-Pfannen erhoht eine gute Knochenmineraldichte sowohl die Primérsta-
bilitdt [153-155] als auch die Pfannendeformation [142]. Auch beim Frisen der Kavitét
ist eine Beriicksichtigung der Knochenqualitét unerldsslich. Ein hoher nominaler Pressfit
fithrt analog zur Knochenqualitit zu einer verbesserten Primarstabilitat [145, 153, 156—
158]. Im Allgemeinen wird ein Pressfit im Bereich von 1—-2mm empfohlen [159-161]. Eine
schlechte Knochenqualitét kann durch einem hoheren Pressfit kompensiert werden [156].

Insbesondere bei osteoporotischem Knochen erhoht jedoch ein nomineller Pressfit >2 mm
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das Frakturrisiko [153, 156, 157]. Zur Vermeidung einer iibermaflige Pfannendeformation
kann aufgrund der starken Reibungskréfte ein niedriger Pressfit oder sogar das Weglassen
eines nominalen Pressfits ausreichend sein, insbesondere wenn die Knochenqualitat gut
ist [162]. Zu hohe nominelle Pressfits erschweren zuséatzlich die Implantation und damit

insbesondere die Positionierung des Implantats [140, 141].

Die Implantatpositionierung kann durch den Durchmesser der Kavitdt und auch durch
die Tiefe der Kavitat beeinflusst werden. Das Ziel der Kavitatsfrasung ist die Wiederher-
stellung des Rotationszentrums. Die Tiefe sollte entsprechend gewéhlt werden, um eine
korrekte Positionierung bei der Implantation zu ermoglichen. Insbesondere eine unzurei-
chend tief gefriste Kavitat birgt das Risiko, dass die Pfanne den Boden erreicht, bevor
die periphere Klemmwirkung voll zum Tragen kommt. In diesem Fall spricht man vom
bottoming-out der Pfanne [163, 164]. Neben einer verminderten Klemmung kommt es zu
einer unerwiinschten Lateralisierung des Pfannenzentrums (Abbildung 2.10) [165, 166].
Im Gegensatz dazu kann eine zu tief gefraste Kavitat zur Medialisierung des Pfannen-
zentrums fiihren. Bei ausreichendem Knochenstock kann ein gezielte Medialisierung dazu
dienen, die Fixierung des Implantats zu gewéhrleisten, aber auch die im Alltag wirkenden
Hiiftgelenkskréfte zu reduzieren [166-169]. Auch ein pathologisch lateralisiertes Rotations-
zentrum kann tiber die Frastiefe korrigiert werden [37]. Im Gegensatz zur Lateralisierung
der Pfanne kann sich die Medialisierung positiv auf die Priméarstabilitat auswirken [164,
170]. Gleichzeitig fithrt eine Medialisierungen der Pfanne zu einem erh6hten Luxationsrisi-
ko und Frakturrisiko sowie einem eingeschriankten Bewegungsumfang [37]. Die zusétzliche

Entfernung von gesundem Knochen kann zudem eine Revision erschweren [168].

lateralisiertes Rotationszentrum natives Rotationszentrum medialisiertes Rotationszentrum

Abbildung 2.10: Die Pfannenpositionierung beeinflusst die Lage des Rotationszentrums
(+). Das native Rotatationszentrum (Mitte, rote Linie) kann durch ei-
ne unzureichende Fristiefe lateralisiert werden (links). Eine Medialisie-
rung entsteht durch eine zu tiefe Frasung bei gleichzeitig komplettem
Pfanneneinschlagen (rechts).
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2.4.2 Design der Pressfit-Pfanne

In Kapitel 2.3 wurden bereits verschiedene Varianten der Pressfit-Pfanne vorgestellt, deren
Einfluss auf die Priméarstabilitdt unterschiedlich ist. Ein wesentlicher Faktor ist dabei die
Oberflachenbeschaffenheit. Ein hoher Reibungskoeffizient der Oberflache ist mafigeblich
fur den Kraft-Reibschluss [171, 172] ohne jedoch die Pfannendeformation zu beeinflussen.
Zusammen mit einem hohen Pressfit kann eine sehr raue Oberfliche jedoch die Implanta-
tion erschweren und zu einer falschen Implantatpositionierung fithren [140, 162]. Es wurde
festgestellt, dass der Reibungskoeffizient bei der Pfannenextraktion niedriger ist als bei
der Einpressung, wobei das Ausmafl von der Oberflichenbeschaffenheit abhédngt [173].
Dies kann auf die abrasiven Eigenschaften des Implantats zuriickgefiihrt werden, die den
effektiven Pressfit verringern [173, 174].

Waiéhrend Titan aufgrund seiner Biokompatibilitét fiir die Osseointegration besonders vor-
teilhaft ist [175], beeinflusst das Material auch die mechanischen Eigenschaften der Pfanne.
Zur Vermeidung des stress-shielding Effekts, der eine Knochenresorption aufgrund man-
gelnder mechanische Belastung beschreibt, sollte der Elastizitdtsmodul der Pfanne mog-
lichst nahe am Elastizitédtsmodul des Knochens von 10—-30 GPa liegen [176-179]. Der Elas-
tizitdtsmodul metallischer Biomaterialien ist im Allgemeinen hoher als der von Knochen.
Der Elastizitatsmodul von Ti6Al4V mit etwa 110 GPa [180] ist jedoch deutlich niedriger
als der von CoCrMo mit 210 GPa [176]. Die Pfannensteifigkeit wird neben dem verwen-
deten Material mafigeblich von der Pfannendicke bestimmt [142] und hat einen direkten
Einfluss auf die Priméarstabilitdt und insbesondere die Pfannendeformation. Pfannen mit
geringer Steifigkeit wirken dem stress-shielding entgegen [181, 182], wiahrend Pfannende-
formation und Priméarstabilitat steigen [143, 145, 182, 183]. Ein unzureichender Pressfit
erhoht jedoch das Risiko eines unzureichenden Kraft-Reibschlusses bei weniger steifen
Pfannen [178]. Mit zunehmendem Durchmesser sinkt auch die Pfannensteifigkeit [151,
183]. Bei besonders kleinen bzw. groflen Pfannen sollte daher eine Anpassung des Press-

fits in Betracht gezogen werden [160].

Heutzutage haben die meisten Pfannen ein hemispharisches Design, das sich durch seine
Rotationssymmetrie und eine vollstdndige 180°-Abdeckung auszeichnet (Halbkugel; Ab-
bildung 2.11). Dariiber hinaus gibt es subhemisphérische Pfannen mit geringerer Abde-
ckung (unvollstéindige Halbkugel) und nicht hemisphérische Pfannen [42]. Letztere konnen
am peripheren Rand aufgeweitet oder elliptisch geformt sein, wobei die Rotationssym-
metrie verloren geht. Die Priméarstabilitat der Pfanne wird durch ein subhemisphérisches
Design verringert [156], klinisch wurden jedoch keine Lockerungen beobachtet [184]. Nicht

hemisphérische Pfannen konnen die Primérstabilitdt erhohen [164, 185], zeigten aber eine
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geringere Osseointegration [186]. Des Weiteren gibt es sowohl hemisphérische als auch
nicht hemisphérische Varianten mit abgeflachten Polen, die ein bottoming-out der Pfanne
verhindern und die Primérstabilitdt erhohen [42, 154]. Die Verwendung von Schrauben
und Spikes wird nur bedingt empfohlen und erhéht die Primérstabilitéat nicht zwangslaufig
[155, 161, 187, 188].

hemisphérisch subhemisphérisch

Pinnacle Duraloc Reflection Interfit EP-Fit Plus
(DePuy) (DePuy) (Smith and Nephew) (Smith and Nephew)

Abbildung 2.11: Pressfit-Pfannen gibt es sowohl in hemisphérischer (rote Umrandun-
gen) als auch in subhemisphéarischer Ausfiihrung. Zudem existieren
nicht hemisphérische Varianten, entweder als elliptische Variante oder
als Variante mit groferem Radius am Aquator, auf dem Markt. Viele
Pfannen weisen zudem eine Abflachung am Pol auf. [189-192]

2.4.3 Auswirkungen des Implantationsvorgangs

Neben den patienten- und implantatbezogenen Faktoren spielt der Chirurg eine entschei-
dende Rolle fiir den Erfolg der HTEP [20]. Klinisch wird die Pfanne in der Regel mit einem
Hammer eingeschlagen, was eine groffie Bandbreite an Variationen zulésst. Die Anzahl und
Intensitét der durchgefithrten Schlage sind von der subjektiven Wahrnehmung des Ope-
rateurs, der acetabuldren Kavitdt und der verwendeten Pfanne abhéngig. Das Ziel der
Implantation ist immer, die geplante Pfannenposition zu erreichen und Knochenschaden

zU minimieren.

Eine Erhohung der Implantationsenergie fithrt in der Regel zu einer Erhéhung der Primér-
stabilitat [193-195]. Insbesondere bei guter Knochenqualitédt oder einem hohen nominalen
Pressfit muss die Implantationsenergie hoch genug sein, um eine ausreichende Setztiefe zu
erreichen. Andernfalls kommt es zu einer Lateralisierung des Pfannenzentrums und mog-

licherweise zu einer unzureichenden Knochenabdeckung des Implantats, was wiederum
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die Primérstabilitat verringert [158, 196]. Eine hohe Implantationsenergie kann jedoch
auch zu grofien Spannungen im Acetabulum fithren und Knochennekrosen verursachen
[157, 197, 198]. Bei schlechter Knochenqualitidt kann eine geringe Implantationsenergie
daher zu signifikant geringeren Dehnungsamplituden [198] und einer leicht erhéhten Pri-
maérstabilitat fithren [195]. Daher muss der Implantationsprozess hinsichtlich Anzahl und
Energie der Schlage optimiert werden. Untersuchungen am synthetischen Knochenmodell
zeigen, dass die Implantationsenergie hoch genug gewéhlt werden muss, um die gewiinsch-
te Pfannenposition zu erreichen und eine ausreichende Primérstabilitdt zu gewéhrleisten,
aber nicht so hoch, dass Frakturen des Beckenknochens auftreten [198]. Bei der Verwen-
dung eines Hammers setzt sich der Energieeintrag aus seiner Masse und Beschleunigung
zusammen. Es wurde gezeigt, dass eine hohe Masse in Verbindung mit einer geringen Ge-
schwindigkeit das Frakturrisiko verringern kann und ein Uberschlagen der Pfanne nach

Erreichen ihrer Position vermieden werden sollte [199, 200].

Fiir eine kontrollierte Implantation stehen heute automatisierte Einschlagsysteme zur Ver-
fiigung, die die chirurgische Variabilitit reduzieren [35]. Im Bereich der automatisierten
Implantation sind insbesondere zwei Systeme erwdhnenswert. Der Specht® ( Woodpecker,
Integrated Medical Technologies USA, LLC, Lino Lakes, MN, USA) wurde 1992 entwi-
ckelt und wird pneumatisch mit einem Druck von 7—8bar betrieben (Abbildung 2.12A).
Er wird insbesondere zum Aufraspeln der femoralen Kavitat genutzt, arbeitet mit einer
Oszillationsfrequenz von 70 Hz und kann einen Gesamthub von 10mm vollzichen [201].
Die Spitzenbelastungen und Umfangsspannungen, die wiahrend des Raspelns auf die Fe-
murkortikalis iibertragen werden, sowie das Absinken des Schaftes kann mit dem Specht®
verringert werden. Diese Technik hat daher das Potenzial, das intraoperative Frakturrisiko
zu verringern und die Prothesenstabilitit zu verbessern [202]. Als weiteres System bietet
der Kincise™ (DePuy Synthes, Warsaw, IN, USA) sowohl die Moglichkeit zur Schaft-
praparation und -implantation als auch zur Pfannenimplantation (Abbildung 2.12B). Der
Kincise™ kann sowohl im manuellen Modus betrieben werden, bei dem die Schldge einzeln
ausgelost werden, als auch im kontinuierlichen Modus mit einer Frequenz von 6 Hz. Er
wird dabei mit einem Lithium-Ionen-Akku betrieben und hat eine Schlagenergie von 3,5J
[203, 204]. Im Gegensatz zur manuellen Implantation von Femurschaften werden bei der
Verwendung des Kincise™ am Knochenersatzmodell niedrigere Impulse und eine héhere
Anzahl an Schlidgen beobachtet [205].
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Abbildung 2.12: Neben der klassischen Implantation mittels Hammer stehen heutzu-
tage alternative automatisierte Tools wie der Specht® (A, [201]) und
der Kincise™ (B, [204]) zur Verfiigung.
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Die Primarstabilitdt von Pressfit-Pfannen wird durch einen Kraft-Reibschluss am édqua-
torialen Pfannenrand erreicht und wird somit sowohl von der portsen Pfannenoberfliche
als auch von den radial wirkenden Druckkréften beeinflusst [140, 141, 206]. Eine erhohte
Primarstabilitdt wurde fiir hohe BMDs und hohe nominale Pressfits nachgewiesen [153,
160, 207]. Es wurde auch festgestellt, dass unterschiedliche Pfannengeometrien die Pri-
mérstabilitit beeinflussen [156, 208]. Uber den direkten Einfluss der Pfannensteifigkeit,
die wesentlich von der Pfannendicke abhéngt, ist jedoch wenig bekannt. Die Wandstéarke
der Pfannen variiert in der Regel zwischen 4 mm und 8 mm, je nachdem, welche Gleit-
komponenten verwendet werden und ob vormontierte Pfannen zum Einsatz kommen oder
nicht [209]. Dinnwandige Pfannen bieten die Méglichkeit, den Knochenverlust zu mini-
mieren und groflere Kopfe zu verwenden, die den technischen Bewegungsumfang erhohen,

aber das Risiko einer Luxation verringern konnen [210].

Wiéhrend des manuellen Implantationsvorgangs kann sich der Chirurg ausschliellich auf
seine Erfahrung sowie auf haptische, visuelle und akustische Riickmeldungen der Pfanne
verlassen. In einer Vorstudie wurde speziell der Einfluss der Pfannensteifigkeit auf das
Implantationsverhalten und die Primérstabilitdt analysiert (Anhang A). Damit sowohl
patientenspezifische als auch chirurgische Einflussfaktoren ausgeschlossen werden kénnen,
wurde eine kontrollierte Implantation mit einem automatisierten Einschlagsystem sowie
einem Knochenersatzmodell durchgefiihrt. Es konnte gezeigt werden, dass das Setzverhal-
ten der Pfanne insbesondere von ihrem Design abhéangig ist. Das Potential dinnwandiger
Pfannen hinsichtlich gesteigerter Primérstabilitat und besserem Setzverhalten steht dem
Risiko hoher Verformungen gegeniiber. Diese konnen die Platzierung des Inlays und die
Tribologie der Gleitpaarung beeinflussen [183, 209, 211]. Daher wurde eine Studie am
humanen Acetabulum durchgefiihrt, um die Interaktion zwischen Knochen und Hiiftpfan-
nen unterschiedlicher Wandstarke wéahrend der Implantation ndher zu untersuchen und

weitere mogliche Einflussfaktoren zu identifizieren !.

! Die Inhalte dieses Kapitels basieren auf der Veréffentlichung ,, Influence of acetabular cup thickness on
seating and primary stability in total hip arthroplasty® [212].
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3.1 Material und Methode

Zwei verschiedene Pressfit-Pfannendesigns mit unterschiedlicher Wandstérke wurden mit
einem automatisierten Einschlagsystem in humane Acetabula implantiert (Abbildung 3.1).
Dabei wurde das Setzverhalten der Pfanne sowie ihre Verformung wéhrend der Implan-
tation und der resultierende Knochen-Implantat-Kontakt analysiert. Die Primarstabilitat
der Pfannen wurde anhand des Aushebelmoments beurteilt. Die Studie wurde von der
Ethikkommission der Arztekammer Hamburg genehmigt (PV5098).

Ausrichte-
vorrichtung
Kincise™
>
V Kraftsensor
Hiiftpfanne

Becken

Einbettung

Abbildung 3.1: Die Implantation der Pfannen erfolgte mit dem Kincise™ in exzidierte
und eingebettete Becken. Zur korrekten Orientierung des Beckens senk-
recht zur Implantationsachse wurde eine Ausrichtevorrichtung genutzt.
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3.1.1 Humane Becken und Pfannenmodelle

Die Studie wurde mit finf humanen Beckenknochen von Spendern im Alter zwischen 65
und 73 Jahren (ménnlich/weiblich = 2/3) durchgefiihrt. Die beiden Acetabula je Becken
wurden tiber eine Dreifach-Osteotomie exzidiert und bei —30°C gelagert [213]. Zur Beur-
teilung der Knochenqualitiat wurden zunéchst qCT-Scans (120kV; 0,4 mm Schichtdicke;
Brilliance 16, Philips, HH, DE) von jedem Becken mit einem Kalibrierungsphantom (QSA,
QRM, Méhrendorf, BY, DE) durchgefiihrt, sodass eine Umrechnung der Hounsfield-Skala
(HU) in BMD moglich war (Structural Insight 3, Universitatsklinikum Schleswig-Holstein,
Kiel,SH, DE [214]). Alle qCT-Scans wurden auf eine Voxelgréfie von 0,4 x 0,4 x 0,4 mm?
konvertiert und die mittlere BMD des Beckens bestimmt (AVIZOLite 9.7.0, Thermo Fis-
her Scientific, Waltham, MA, US) [215].

Die Implantation erfolgte mit zwei verschiedenen Pfannen unterschiedlicher Wandstarke.
Die Pinnacle®-Standardpfanne (DePuy Synthes, Leeds, WYK, UK) ist eine circa 4 mm
dicke sphérische Pfanne (Abbildung 3.2A). Thre pordse Gription®-Beschichtung besteht
aus Reintitan-Sintermetallpartikeln mit einer Porositat von 80 % des Oberflachenvolumens
und einer Porenstruktur von durchschnittlich 300 pm [216]. Als zweite Pfanne wurde ein

Design mit einer diinneren Wandstérke von circa 3mm verwendet (Abbildung 3.2B).

Abbildung 3.2: Die zur Implantation verwendeten Pfannen. A: Die zugelassene
Pinnacle®-Standardpfanne. B: Diinnwandiger Prototyp einer Pinnacle®-
Weiterentwicklung.

Die Becken wurden mit dem Ziel einer gleichméafligen BMD-Verteilung in den Gruppen
den Pfannendicken zugeordnet und die zu implantierenden Pfannengrofien mithilfe eines
erfahrenen Chirurgen ermittelt (2D-Rontgenbilder, TraumaCad, Brainlab AG, Miinchen,
BY, DE; Tabelle 3.1). Zusatzlich wurden die Abduktions- und Anteversionswinkel er-
mittelt und die Becken senkrecht zur Einschlagachse eingebettet (Technovit4004, Kulzer,
Hanau, HE, DE; Abbildung 3.1).
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Tabelle 3.1: Verteilung der Acetabula und Pfannen auf die beiden untersuchten Pfannen-
designs. Die Daten sind als Mittelwert + Standardabweichung angegeben.

Pfannendesign Standard Diinnwandig
Anzahl Acetabula 5 5
BMD /mgHA /cm? 286,0 £42,2 269,0 £57,2
Spenderalter /Jahre 69,2 +2,7 69,2 +2,7
Pfannendurchmesser Implantation 1 /mm 93+2,5 53+2,5

3.1.2 Implantationsprozess

Das Auffrasen der Kavitdt wurde unter chirurgischer Anleitung entsprechend der Her-
stellerempfehlung durchgefiihrt. Die Kavitdt wurde bei der Standardpfanne 1mm, bei
der diinnwandigen Pfanne 0,5 mm unterfrést. Alle Pfannen wurden mit einem automati-
sierten Einschlagsystem unter Anwendung der gleichen Energiemenge implantiert (3,5J
pro Schlag, Kincise™, Depuy Synthes, Warsaw, IN, US [203, 204]; Abbildung 3.1). Der
Kincise™ wurde wahrend der Implantation mit einem Gewicht von 5kg beschwert. Die
Implantation wurde beendet, sobald kein weiteres Setzen der Pfanne beobachtet wer-
den konnte. Die Primérstabilitat wurde fiir alle Pfannen anhand des Aushebelmoments
M4 bestimmt. Nach der Pfannenentnahme wurde eine zweite Implantation pro Becken
durchgefiihrt. Der Durchmesser der neu implantierten Pfannen wurde jeweils 2 mm grofier

gewahlt und die Kavitaten entsprechend um 2 mm weiter aufgefrést.

Setzvorgang der Pfanne

Der Setzvorgang der Pfanne wahrend der Implantation wurde tiber ein digitales Bild-
korrelationssystem (DIC) visualisiert (ARAMIS 3D-Kamera, GOM, Braunschweig, NI,
DE). Hierzu wurden alle Pfannen iiber den gesamten Pfannenrand mit Markern beklebt.
Uber die Methode der kleinsten Fehlerquadrate wurde ein Kreis iiber die Marker ermit-
telt und damit das Pfannenzentrum und die Eingangsebene bestimmt (Abbildung 3.3A).
Das Referenzkoordinatensystem wurde mit dem Pfannenzentrum als Ursprung und der
Eingangsebene als XY-Ebene definiert. Die Aufzeichnung der Implantation erfolgte mit
einer Bildfrequenz von 5Hz. Anhand der Echtzeit-Darstellung der z-Position des Pfan-
nenzentrums wurde die Implantation kontrolliert beendet, sobald pro Schlag weniger als

0,1 mm Pfannenbewegung in z-Richtung erfolgte. Zur Analyse des Setzvorgangs wurde
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eine Setzkurve auf den Setzverlauf des Ursprungsmarkers tiber die Zeit angepasst (MAT-
LAB R2020b, The MathWorks, Inc., Natick, MA, US; Abbildung 3.3B):

f:a-efé—f-c

(3.1)

Der Setzkurvenkoeffizient 75 (SCC, seating curve coefficient) wurde zur Klassifizierung

des Setzvorgangs verwendet. Die zum Setzen benétigte Anzahl an Schlégen ng wurde mit

einer im unteren Teil des Impaktors montierten Kraftmessdose (Triggerschwelle: 500 N;

9333A, Kistler, Sindelfingen, BW, DE) erfasst.

oy

Z-Position /mm

—
ot

=
=]

=
t

—— Setzkurve
—— DIC Aufnahme

§ 10 12 14 16 18
Zeit /s

2 4 6

Rel. Deformation d,..; /num

10 | 2y
: 4
: * e
: * e
D * ‘e
0 , 1, T ey
: . .
: . :
: ¢
_1 L & * *
e N
* 4 . *
: ) :
90 & = e ‘
0 100 200 300

Pfannenposition /°

Abbildung 3.3: Messungen des DIC-Systems. A: Aufnahme des Pfannenrandes (gelb)
und Bestimmung des Pfannenzentrums (Koordinatenursprung) sowie
der Deformation als Abstand zwischen Marker und Pfannenzentrum
(orange Pfeile). B: Bestimmung der Setzkurve tiber einen Exponential-
funktionsfit auf den zeitlichen Verlauf der Z-Position des Pfannenzen-
trums. C: Relaxierte Deformation d,.; 10 min nach der Implantation fiir
die sichtbaren Marker und der Winkel ¢ zwischen den beiden positiven

Deformationsspitzen.
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Pfannenverformung

Die Pfannenverformung wéhrend und nach der Implantation wurde iiber die Dehnung
sowie die Deformation der Pfanne bewertet. Eine Gegentiberstellung der beiden Messme-
thoden findet sich in Anhang B. Zur Messung der Pfannendehnung wurden vier Dehn-
messstreifen (DMS; EA-06-062AQA-350/E, Vishay, Malvern, PA, US) in einem Winkel
von 90 Grad auf die innere Pfannenoberfliche geklebt, um die vier Peaks des erwarteten
elliptischen Deformationsmusters zu erfassen (Abbildung 3.4A) [142, 143]. Die Pfannen
wurden im Acetabulum so positioniert, dass sich DMS I und DMS IV auf der erwarteten
Achse der Kraftiibertragung zwischen der ischialen und der iliakalen Sdule befanden. Die
Dehnung wéhrend der Implantation wurde mit einer Abtastfrequenz von 100 Hz aufge-
zeichnet (LabVIEW2013 & NI19222, National Instruments, Austin, TX, US).
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Abbildung 3.4: Messung der Pfannenverformung tiber vier DMS. A: Anordnung der
angebrachten DMS auf der Pfanneninnenseite in Bezug zur Beckenori-
entierung. B: Aufgezeichnete Dehnung der vier DMS iiber die erste von
zehn Minuten. Die maximale Dehnung €,,,, und die Dehnung g nach
dem letzten Schlag sind dargestellt.

Zur Bestimmung charakteristischer Dehnungskennwerte wurde der Dehnungsverlauf durch
die Bildung des Medians tiber ein gleitendes Fenster mit zwanzig Elementen geglattet
(MATLAB R2020b, The MathWorks Inc., Natick, MA, US). Fiir jeden DMS wurde die
maximal gemessene Dehnung wahrend der Implantation &,,,, und die Dehnung unmittel-
bar nach dem letzten Schlag g ermittelt (Abbildung 3.4B). Aus beiden Dehnungskenn-

werten ergibt sich der prozentuale Dehnungsabfall Aey,,, wéhrend der Implantation:

Atpmp = Emae — ES (3.2)

gmax
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Aufgrund des viskoelastischen Verhaltens von Knochen wurde zusétzlich die Dehnung ¢,.,
10 min nach der Implantation ermittelt, sodass die Relaxationseffekte beriicksichtigt wur-
den. Fiir den Vergleich der beiden Pfannen sowie die Untersuchung von Einflussfaktoren
wurde der Betrag der Dehnungskennwerte des DMS mit der hochsten Dehnung e, je

Pfanne herangezogen.

DMS bieten die Moglichkeit, die Verformung der Pfanne indirekt iiber eine Anderung
des elektrischen Widerstands hochauflosend zu messen. Sie sind jedoch in Bezug auf
die manuelle Ausrichtung der Pfanne zum Knochen und die lokale Begrenzung auf das
DMS-Messgitter limitiert. Daher wurde zusétzlich die Pfannendeformation iiber die DIC-
Messung bestimmt, die eine optische Erfassung des Grofiteils des Pfannenrandes ermog-
licht (Abbildung 3.3A). Die Deformation d wurde definiert als die Abstandsénderung von
einem Marker auf dem Pfannenrand zum Pfannenzentrum und fir alle Pfannen-Marker
tiber die Zeit bestimmt (MATLAB R2020b, The MathWorks, Inc., Natick, MA, US). Ana-
log zur Dehnungsmessung wurde die relaxierte Deformation d,..; 10 min nach dem letzten
Schlag ermittelt (Abbildung 3.3C). Zusétzlich wurde der Winkel ¢ zwischen den beiden

Deformationsmaxima analysiert.

Kontaktsituation Knochen - Implantat

Zur Bestimmung des erreichten nominellen Pressfits wurden 3D-Laserscans der Pfan-
ne, des Acetabulums nach dem Auffrdsen und der implantierten Situation durchgefiihrt
und Oberflichenmodelle erstellt (Handyscan 3D & VXelements, Creaform, Ametek, Ber-
wyn, PA, US; Abbildung 3.5). Die Modelle wurden tiber die Minimierung der Summe der
Fehlerquadrate aufeinander ausgerichtet und ein dreidimensionaler Vergleich zwischen
Pfannenaufienfliche und Knochen durchgefiihrt (PolyWorks|Inspector 2019, InnovMetric
Software Inc., Québec, QC, CA). Die interferierenden Bereiche wurden als der tiberlagern-
de Knochen-Implantat-Kontakt defniert und die Pressfit-Verteilung, der mediane Press-
fit Tpy sowie die prozentuale Kontaktfliche Ap; wurden analysiert (MATLAB R2020b,
The MathWorks, Inc., Natick, MA, US). Zusétzlich wurde die Pfanne vom Pol hin zur
Eingangsebene in fiinf gleich hohe Bereiche unterteilt und die Kontaktsituation separat
fiir die einzelnen Bereiche betrachtet. Der verbleibende Polspalt sp nach der Implantati-
on wurde iiber den Abstand zweier Kugeln berechnet, die jeweils zur Pfannenaufienfliche

sowie zur Kavitit gefittet wurden (Methode der kleinsten Fehlerquadrate).
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Ausrichtung Volumenmodelle

Auswertung Kontaktsituation

Bereich Pfannen- Kontakt
hohe

Polspalt sp

Spalt

(e) ()

Abbildung 3.5: Zur Kontaktanalyse wurden die Volumenmodelle der Pfanne (a) und
des aufgefrésten Beckenknochens (b) auf das Volumenmodell der im-
plantierten Situation (c) ausgerichtet. Die ausgerichteten Modelle der
Pfanne und des Beckens (d) wurden zur Berechnung des Pressfits tiber
die gesamte Auflenfliche der Pfanne und tiber fiinf Hohenbereiche ver-
wendet (e). Der Polspalt wurde anhand sphérischer Passungen des Ace-
tabulums und der implantierten Pfanne bestimmt (f).

Primarstabilitat

Im Anschluss an die Implantation wurden alle Pfannen mit einer Universalpriifmaschi-
ne (72010, Zwick Roell, Ulm, BW, DE) quasi-statisch ausgehebelt (Abbildung 3.6). Die
Becken wurden auf einem xy-Tisch eingespannt und so ausgerichtet, dass die Achse des
maximalen Kraftschlusses senkrecht zur Richtung der Aushebelkraft lag. Die Lange des
Hebelarms [y betrug 11,5cm. Die Aushebelkraft Fy wurde lagegeregelt mit einer kon-
stanten Rate von 0,05mm/s in einem 90-Grad-Winkel zur Einschlagachse aufgebracht.
Der Aushebelvorgang wurde nach einem Kraftabfall auf 25 % der Maximalkraft gestoppt.
Oberhalb der Kraftschwelle von 5 N wurde der zeitliche Verlauf der Kraft F' aufgenommen.
Das Aushebelmoment M4 wurde tber die maximale Aushebelkraft /', und den Hebelarm

Iy bestimmt und als Maf fiir die Primérstabilitat herangezogen.
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Abbildung 3.6: Bestimmung der Primérstabilitdt. A: Versuchsaufbau zum Aushebeln
der Pfanne in einer Universalpriifmaschine mit Darstellung der Aus-
hebelkraft (roter Pfeil), des Hebelarms (gelber Doppelpfeil) und der
Kraftachse zwischen Os ilium und Os ischii (weifle Pfeile). B: Zeitlicher
Verlauf der Aushebelkraft.

3.1.3 Statistische Auswertung

Die statistische Auswertung erfolgte mit einem Typ-I-Fehlerniveau von 0,05 in der Ent-
wicklungsumgebung von RStudio (RStudio PBC, Boston, MA, US). Der Vergleich zwi-
schen den beiden durchgefithrten Implantationen je Acetabulum erfolgte getrennt fiir die
Pfannendesigns. Bei gegebener Normalverteilung wurde ein gepaarter t-Test, anderen-
falls ein Wilcoxon-Vorzeichen-Rang-Test angewendet. Die Dehnungen der vier DMS wur-
den mittels Kruskal-Wallis-Test verglichen. Mégliche Unterschiede zwischen dinnwan-
diger und Standardpfanne wurden bei normalverteilten Daten mit einem ungepaarten
t-Test, andernfalls mit einem Mann-Whitney-U-Test ermittelt. Abhédngigkeiten wurden
mit Pearson-Korrelationen oder Spearman’s rho-Korrelationen getestet. Die statistische
Trennschérfe (power) 1 — (3 jedes Signifikanztests wurde fir 0,010 < p < 0,200 berech-

net.

3.2 Ergebnisse

Zwischen der priméaren und der konsekutiven Pfannenimplantation wurden weder fiir die
Verformungsparameter (p > 0,067), das Setzverhalten (p > 0,126), die Kontaktparameter
(p > 0,188) noch fiir das Aushebelmoment (p > 0,623) signifikante Unterschiede festge-

stellt. Daher wurden die beiden Implantationen gemeinsam ausgewertet.
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3.2.1 Pfannenverformung

Die Dehnung der Pfanne wurde mit allen vier DMS bei 16 von 20 Implantationen gemes-
sen. Ein DMS pro Pfanne wurde bei zwei Implantationen beschédigt, bei zwei weiteren
Pfannen erfolgte keine Dehnungsaufzeichnung. Die relaxierte Dehnung ¢, korreliert li-
near sowohl mit der Dehnung /,,, nach dem letzten Schlag (p < 0,001; R? = 0,98) als
auch mit der maximalen Dehnung €,,., (p < 0,001; R? = 0,89). DMS I und DMS 1V zeig-
ten fiir alle Implantationen negative relaxierte Dehnungen ¢,,; wahrend von DMS II und
DMS III sowohl positive Dehnungen als auch geringe negative Dehnungen gemessen wur-
den. Fiir den Betrag der relaxierten Dehnung |e,¢;| wurde kein Unterschied zwischen den

vier DMS-Positionen festgestellt (p = 0,565).

Uber das DIC-System wurde durchschnittlich eine optische Verfolgung der zeitlichen Ver-
formung des Pfannenrandes tiber 255,0° 4+ 40,7° der moglichen 360°-Abdeckung erzielt.
Die fehlenden Bereiche waren durch den Knochen oder den Impaktor verdeckt. Die Aus-
wertung des Winkels 0 zwischen den beiden positiven Deformationspeaks war bei 17
der 20 Implantationen moéglich und betrug im Median 169,2° mit einem Interquartils-
abstand von 18,5°. Fiir beide Pfannendesigns wurde ein positiver linearer Zusammen-
hang fiur die relaxierte Dehnung || und die relaxierte Deformation |d,| beobachtet
(p < 0,001; R? = 0,84; Abbildung 3.7A).
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Abbildung 3.7: Analyse der Pfannenverformung. A: Es wurde ein starker linearer Zu-
sammenhang zwischen der Deformation und der Dehnung der Pfanne
festgestellt (p < 0,001). B: Bei der diinnwandigen Pfanne stieg die rela-
xierte Dehnung bei hoher BMD an (p = 0,012), wéihrend die Dehnung
der Standardpfanne unabhingig von der BMD war (p = 0,684).
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Bei der diinnwandigen Pfanne waren die relaxierte Dehnung |e,¢;| (p = 0,003) und die rela-
xierte Deformation |d,¢| (p < 0,001) signifikant hoher als bei der Standardpfanne. Da die
Acetabula gleichméflig anhand der BMD den Gruppen zugewiesen wurden, ergab sich kein
Unterschied in der BMD zwischen den beiden Pfannendesigns (p = 0,445). Die Dehnung
der dilnnwandigen Pfanne nahm bei hoher BMD zu (p = 0,012; R = 0,84; 1 — 3 = 0,95),
wihrend fiir die Standardpfanne kein Trend zu erkennen war (p = 0,684; R? = 0,07; Ab-
bildung 3.7B).

3.2.2 Setzvorgang der Pfanne

Die diinnwandige Pfanne setzte sich zu Beginn der Implantation starker und gegen En-
de nur noch wenig. Dieses Verhalten zeigt sich in héheren SCC fiir die Standardpfanne
(3,98 £ 1,91) im Vergleich zu der diinnwandigen Pfanne (2,89 4 1,00), ohne jedoch statis-
tische Signifikanz zu erreichen (p = 0,135; 1 — 8 = 0,32). Pfannen mit hohem SCC ten-
dierten zu einer hoheren Anzahl an Schligen ng (p = 0,101; R? = 0,15; 1 — 3 = 0,41). Der
Dehnungsabfall Aej,,, nahm mit der Anzahl an Schligen ng zu, wobei bei der Standard-
pfanne (p = 0,007; R? = 0,67) eine stérkere Zunahme als bei der diinnwandigen Pfanne
(p=0,017; R? =0,53; 1 — 3 = 0,72) beobachtet wurde (Abbildung 3.8B).
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Abbildung 3.8: Analyse des Setzverhaltens der Pfannen. A: Der Setzverlauf der Pfan-
ne — beginnend mit dem zweiten Schlag — zeigt ein unterschiedliches
Verhalten (SCC dinnwandig: 2,89 + 1,00; SCC Standard: 3,98 £+ 1,91;
p = 0,135). B: Erhohter Dehnungsabfall wihrend der Implantation bei
einer hohen Anzahl von Schldgen (dinnwandig: p = 0,017; Standard:
p = 0,007).
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3.2.3 Kontaktsituation Knochen - Implantat

Die Reduzierung der Wandstarke fiithrte auch zu einer veranderten Pressfit-Verteilung
(p < 0,001). Die Standardpfanne erzielte héhere Pressfits Tp, wihrend bei der diinnwan-
digen Pfanne geringe Pressfits Tp; stiarker ausgeprégt waren (Abbildung 3.9A). Dabei
unterschied sich die Gesamtkontaktfliche Ap; nicht (p = 0,949), zeigte jedoch eine un-
terschiedliche Auspragung tiber die Pfannenhohe (Abbildung 3.9B). Die Standardpfanne
hatte mehr Kontakt im zweiten Abschnitt unterhalb des Pfannenrands (4: p = 0,004) und
weniger Kontakt am Pfannenboden (1: p < 0,001). Direkt unterhalb des Pfannenrands
und im mittleren Bereich zeigten sich bei beiden Pfannendesigns gleiche Kontaktflachen
Aps (5: p=10,728, 3: p=0,355, 2: p=0,306). Der mediane Pressfit Tp; hatte keinen
direkten Einfluss auf die Dehnung der Pfanne |e,¢| (diinnwandig: p = 0,674; R? = 0,03,
Standard: p = 0,930; R? = 0,001). Bei der Standardpfanne wurde eine Tendenz zu einem
geringeren Pressfit Tp; bei hoher BMD beobachtet (p = 0,156; R* = 0,24; 1 — 5 = 0,32),
wahrend bei der diinnwandigen Pfanne kein Einfluss der BMD auf den Pressfit Tp fest-
gestellt wurde (p = 0,434; R? = 0,08).
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Abbildung 3.9: Kontaktanalyse der Pfannendesigns. A: Die Dichtefunktionen zeigen die
unterschiedliche Pressfit-Verteilung der beiden Pfannen (p < 0,001). B:
Die Kontaktfliche innerhalb der verschiedenen Hohenbereiche nimmt
zum Pol hin ab (1: Pfannenpol, 5: Pfanneneingangsebene).

Die diinnwandige Pfanne wies nach der Implantation einen kleineren Polspalt sp auf
als die Standardpfanne (diinnwandig: 0,8 + 0,5mm, Standard: 2,0 + 0,8 mm; p < 0,001).
Pfannen mit kleinem Polspalt sp zeigten einen geringeren Dehnungsabfall Aey,,,, wahrend
der Tmplantation (p = 0,045; R? = 0,22; 1 — 3 = 0,57).
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3.2.4 Primarstabilitat

Die Aushebelmomente M, der diinnwandigen Pfanne (22,9 £+ 6,4 Nm) waren signifikant
hoher als bei der Standardpfanne (10,2 + 4,8 Nm; p < 0,001). Fiir die Standardpfanne
nahm das Aushebelmoment M, mit steigender Dehnung |e,¢;| tendenziell zu (p = 0,076;
R*=10,22; 1 — 3 = 0,29), wihrend es bei der diinnwandigen Pfanne durchgéngig hoch
war (p = 0,935; R? = 0,01; Abbildung 3.10A). Das Aushebelmoment M, stieg insbeson-
dere fiir kleine Polspalte sp, wobei der Einfluss bei der diinnwandigen Pfanne (p = 0,003;
R? =0,70) stiarker ausgepragt war als bei der Standardpfanne (p = 0,029; R? = 0,52;
1 — 8 =0,71; Abbildung 3.10B).
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Abbildung 3.10: Primérstabilitdt der Huftpfannen. A: Das Aushebelmoment nahm bei
der Standardpfanne mit steigender Pfannendehnung zu (p = 0,076).
Das Aushebelmoment der diinnwandigen Pfanne lag unabhéngig
von der Pfannendehnung (p =0,935) auf einem hoheren Niveau
(p < 0,001). B: Geringe Polspalte erhohten das Aushebelmoment fiir
beide Pfannendesigns (diinnwandig: p = 0,003; Standard: p = 0,029).

3.3 Diskussion

Ziel dieser Studie war es, die Auswirkungen unterschiedlicher Wandstarken auf das Setz-
verhalten wahrend der Implantation und auf die Primérstabilitdt zu untersuchen. Die
Ergebnisse haben gezeigt, dass der Setzvorgang von grofler Bedeutung fiir eine gute Pri-
marstabilitat ist und sich diese beim diinnwandigen Pfannendesign verbesserte. Bei der
Implantation sollte ein geringer Polspalt angestrebt werden, da dieser den Kontakt zwi-

schen Implantat und Knochen erhéht. Dazu ist ein ausreichender Energieeintrag wahrend
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des Schlags wichtig, gleichzeitig gilt es iiberméfliges Einschlagen zu vermeiden. Das diinn-
wandige Design wies hohere Verformungen auf, war aber weniger anfallig fiir eine unzu-
reichende Fixierung bei dem gewédhlten Energieniveau. Die Verwendung eines automati-
sierten Einschlagsystems ermoglicht eine energickontrollierte Implantation und reduziert

chirurgische Variationen.

Die Pfannenverformung wurde als Dehnung und als Deformation mit zwei verschiedenen
Messsystemen aufgezeichnet. DMS ermoglichen eine genaue Bestimmung der Pfannenver-
formung anhand der aufgezeichneten Dehnungen, sind jedoch durch die visuelle Rotations-
ausrichtung der Pfanne zum Knochen und die lokale Begrenzung auf das DMS-Messgitter
eingeschrankt. Die vier gemessenen DMS sollten die zwei positiven (Deformation nach
auBen) und zwei negativen Dehnungsspitzen (Deformation nach innen) abdecken. Hierbei
zeigten sich keine Unterschiede in der absoluten Dehnung zwischen den Positionen I-IV.
Es wurde jedoch festgestellt, dass einige DMS der positiven Dehnungsspitze negative Deh-
nungswerte aufwiesen, wahrend dies bei keinem DMS der negativen Dehnungsspitze zu
beobachten war. Dies lasst sich mithilfe eines numerischen Modells erkliaren (Anhang B,
Abbildung 3.11). Werden Kréfte nur an zwei kleinen, einander gegeniiberliegenden Berei-
chen aufgebracht, weisen etwa 64 % des Umfangs der Pfanne eine negative Dehnung auf.
Dieses auf zwei Bereiche basierende Modell entspricht einer reinen Krafteinleitung am Os
tlium und Os ischii. Zusétzlich wirken jedoch geringere Umfangskréfte, die in einem zwei-
ten Modell zu einem Anstieg der negativen Dehnung auf etwa 72 % des Pfannenumfangs
fithrten. Fehlorientierungen bei der Positionierung oder Implantation der Pfanne konnten

dazu fiihren, dass die maximale und minimale Spitzenbelastung nicht erfasst wird.

Die DMS-Messungen wurden daher mit der aus den DIC-Aufnahmen ermittelten Defor-
mation der Pfanne abgeglichen. Die Deformation konnte entlang des sichtbaren Pfannen-
randes in einem Winkel von etwa 250° gemessen werden, wodurch eine bessere raumliche
Abdeckung als mit den vier DMS erreicht wurde. Die Ergebnisse deuten auch darauf
hin, dass die Verformung nicht vollig symmetrisch ist, sondern dass zwischen den beiden
maximalen positiven Punkten der Verformung eine mediane Winkeldiskrepanz von 10,8°
besteht. Diese Abweichung ist fast identisch mit der zuvor von Dold et al. ermittelten Win-
keldiskrepanz von 11,5° [142]. Die Folge ist zwangslaufig eine leichte Fehlpositionierung
der DMS, weshalb die gemessenen Dehnungswerte geringer als die tatséchlichen Spitzen-
werte ausfallen konnen. Die Anwendbarkeit der DMS-Messung konnte jedoch iiber die

Korrelation mit der Pfannendeformation nachgewiesen werden.

Die maximalen Dehnungen jeder Pfanne waren bei der diinnwandigen Pfanne hoher als

bei der Standardpfanne. Diese Beobachtung bestéatigte die Annahme héherer Verformun-
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Abbildung 3.11: Numerisches Modell zur Nachstellung von zwei verschiedenen Kon-
taktsituationen. A: Die Belastungssituation zwischen Os ilium und
Os ischit wird mit zwei gegentiberliegenden Kréften von je 50 N nach-
gebildet B: Zwischen den beiden Hauptkraften wurden zusatzlich zwei
Druckkrafte von 10 N auf den Rand der Pfanne ausgeiibt. Dies fiihrt
zur Verschiebung des Dehnungsverlaufs in negative Richtung.

gen aufgrund der geringeren Pfannensteifigkeit der diinnwandigen Pfanne [142, 211] und
damit geringerer Kontaktspannungen zum Knochen. Die zuvor nachgewiesene Korrelation
zwischen Pfannendeformation und Primaérstabilitét [145] wurde in der vorliegenden Arbeit
nur fiir das Standarddesign nachgewiesen, wohingegen die diinnwandige Pfanne eine kon-
stant hohe Primérstabilitét aufwies. Neben der verbesserten Primérstabilitdt muss jedoch
beachtet werden, dass die hohen Verformungen das Einsetzen von harten Inlays und die
Tribologie von PE-Inlays nicht beeintrichtigen [146, 147]. Die maximale gemessene De-
formation der diinnwandigen Pfanne betrug 0,425 mm und war damit etwa achtmal hoher
als die maximale gemessene Deformation der Standardpfanne mit 0,052 mm. Das Einset-
zen harter Inlays kann zu einer vollstandigen Reduzierung der Deformation fiihren [145].

Hohe Verformungen der Pfanne miissen nicht zwangslaufig zu einem unsachgeméflen Sitz
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oder einer iiberméafligen Verformung des Inlays fithren, erschweren aber dessen Einsetzen.
Eine detaillierte Analyse der zeitabhangigen Verformung der Pfanne kann genutzt wer-
den, um zu beurteilen ob das Einsetzen des Inlays von einer bestimmten Relaxationszeit

des Knochens profitieren kann.

Das Phénomen des ,Uberschlagens“, das bei einer hohen Anzahl von Schligen auftritt
und zu einer Verringerung der Primarstabilitdt fiihrt, wurde bereits in anderen Studien
beschrieben [199, 200]. Eine hohe Anzahl an Schlédgen war mit einer langsameren Verande-
rung der Steigung der Setzkurve verbunden. Ein geringerer Setzfortschritt gegen Ende der
Implantation wurde insbesondere bei der Standardpfanne festgestellt. Da der Dehnungs-
abfall bei diesen Setzkurven besonders hoch war, wird vermutet, dass die Primarstabili-
tat aufgrund einer erhohten Knochenschadigung ohne zunehmenden Pressfit herabgesetzt
wurde [199, 217]. Ein tberméaBiges oder zu starkes Einschlagen der Pfanne sollte daher
vermieden werden. Die dinnwandige Pfanne profitiert von ihrer schneller konvergierenden
Setzkurve und damit einer erleichterten sichtbaren Verfolgung des Setzvorgangs. Diese ist
fiir den Chirurgen besonders wichtig, da eine genaue Uberwachung des Setzvorgangs, die
in dieser Arbeit iiber das DIC-System erfolgt, wihrend der Operation nicht moglich ist.
Die Verwendung hoherer Energien kann sich positiv auf den Sitz der Pfanne auswirken,

erhoht aber gleichzeitig das Risiko von Knochenschadigungen [198].

Die Implantation der Pfanne wird auch vom Beckenknochen beeinflusst. Bei hoher BMD
[142, 143, 183] und hohem Pressfit [143, 145] wird erwartet, dass die Pfanne stérker
deformiert. Die beiden Pfannendesigns zeigten mit zunehmender BMD unterschiedliche
Verhaltensweisen. Die Dehnung der diinnwandigen Pfanne nahm bei hoherer BMD auf-
grund der hoheren Reaktionskréfte des steiferen Knochens zu. Im Gegensatz dazu wurde
die Dehnung der Standardpfanne nicht von der BMD beeinflusst. Ein Einfluss des Press-
fits konnte bei den einzelnen Pfannendesigns nicht festgestellt werden. Da der nomina-
le Pressfit innerhalb der beiden Versuchsgruppen gleich war, wirken sich Abweichungen
durch das manuelle Auffrasen nicht in gleichem Mafle wie die Knochenqualitdt auf die
Verformung der Pfanne aus. Es wurde festgestellt, dass die diinnwandige Pfanne die ra-
dialen Pfannenkréfte homogener auf den umgebenden Knochen verteilt, was moglicherwei-
se den stress-shielding-Effekt verringert und gleichzeitig die Osseointegration verbessert
[181, 206]. Hinsichtlich der Implantat-Knochen-Systemsteifigkeit miissen jedoch die unter-
schiedlichen Pressfits fiir die beiden Pfannendesigns beachtet werden. Die diinnwandige
Pfanne wurde mit einem nominalen Pressfit von 0,5 mm oder 1,5 mm konzipiert, wahrend
die Standardpfanne einen Pressfit von 0 mm, 1 mm oder 2mm ermoglicht. Im Gegensatz
zu den in dieser Humanstudie verwendeten Unterfrasungen von 0,5 mm (diinnwandig)

und 1 mm (Standard) wurde die Studie am Knochenersatzmodell in Anhang A mit Un-
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terfrasungen von 1,5 mm (diinnwandig) und 1mm (Standard) durchgefithrt. Bei beiden
Studien zeigte sich eine bessere Primarstabilitdt der diinnwandigen Pfanne, wahrend das
Setzverhalten der diinnwandigen Pfanne nur bei einem Pressfit von 0,5 mm besser war als
beim Standarddesign. Dies bestétigt die Annahme gleicher Systemsteifigkeiten in Anhang

A und geringerer Systemsteifigkeit der dinnwandigen Pfanne in dieser Studie.

Die Grofle des Polspalts am Ende der Implantation ist das Resultat der zuvor erérterten
Parameter und wirkt sich am stéarksten auf das Aushebelmoment und somit die Primér-
stabilitat aus. Kleine Polspalte wurden mit groflen Kontaktflachen in Verbindung gebracht
und erhohen die Pfannenverformung [153, 160]. Der Polspalt war bei der Standardpfanne
deutlich grofler als bei den diinnwandigen Pfannen. Die grofien verbleibenden Polspalte
deuten darauf hin, dass die aufgebrachte Energie von 3,5 J nicht ausreichte, um die Stan-
dardpfanne bei hoher BMD weiter zu verformen und zu setzen, und somit das erreichbare
Ausmafl des effektiven Pressfits einschrankte. Die Standardpfanne kann von héheren Im-
plantationsenergien oder der Verwendung kleinerer nominaler Presssfits profitieren. Frii-
here Studien haben die Vorteile von kleinen Polspalten kleiner 2 mm gezeigt [218, 219],
die mit der Standardpfanne in dieser Studie nicht erreicht wurden. Bei dem Versuch den
Polspalt zu verkleinern, muss ein bottoming-out der Pfanne, bevor der maximale Pressfit

erreicht ist, vermieden werden [163].

Fazit

Das in dieser Studie untersuchte diinnwandige Pfannendesign erh6ht die Primarstabili-
tat in Bezug auf das Standarddesign und erreicht mit der Energie des automatisierten
Einschlagsystems kleinere Polspalte. Ein Anpassen der Einschlagenergie an verschiedene
Pfannensteifigkeiten ist zu empfehlen. Zur Vermeidung von Knochenschéden und einer
reduzierten Primarstabilitat durch Uberschlagen sollte die Implantation gestoppt werden,

sobald die abschlieBende Position der Pfanne erreicht ist.
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Die Primarstabilitat der Pressfit-Pfanne wird durch radiale Druckkréfte am Pfannenrand
zwischen der ischialen und der iliakalen Saule erzeugt, die die Pfanne gleichzeitig elliptisch
deformieren (Kapitel 3) [143]. Die viskoelastischen Eigenschaften von Knochen fiithren
nach der Implantation zu einer kombinierten Spannungs-Dehnungs-Relaxation [171, 220,
221]. Dadurch verringern sich die wirkenden Kréfte zwischen Pfanne und Acetabulum
iiber die Zeit und reduzieren die direkt nach der Implantation erreichte Primarstabilitét.
Gleichzeitig beeinflusst die viskoelastische Relaxation die Pfannendeformation. Fiir die
Implantation in porcinen Acetabula wurden nach 1 min eine Reduktion der Pfannendeh-
nung von 13,5 % und nach 10 min von 30 % festgestellt [222]. Im weiteren zeitlichen Verlauf
findet nur noch wenig Relaxation statt [151, 152, 222]. Ein direkter Zusammenhang zwi-

schen Pfannendeformation und Primarstabilitat wurde gezeigt (Kapitel 3) [145].

Insbesondere stieg die Primarstabilitat bei in-vitro implantierten Pfannen mit reduzier-
ter Steifigkeit (Kapitel 3). Die gleichzeitig erhéhten Pfannendeformationen diirfen jedoch
nicht zu einem unsachgemaéflen Sitz oder iberméafliger Deformation des Inlays fithren. In
der klinischen Praxis werden die Inlays iiber einen konischen Verriegelungsmechanismus
in die Pfanne eingeschlagen und sorgen fiir ein reibungsarmes Gleiten des artikulierenden
Hiiftkopfes. Bei Verwendung eines PE-Inlays kann eine stark deformierte Pfanne die Rei-
bung zwischen Hiiftkopf und Inlay erhéhen [146]. Hohe Abriebsraten und ein Einklemmen
des Kopfes im Inlay mit dem Risiko einer spéateren Pfannenlockerung konnen die Folge
sein [147]. Bei Verwendung eines Keramik-Inlays kann eine starke Pfannendeformation zu
einer inkorrekten Inlay-Ausrichtung und damit unter Belastung zu einem Abplatzen oder
einem Bruch fithren [149, 150]. Das Einsetzen des Inlays kann aufgrund der Viskoelastizi-
tat des Knochens von einer bestimmten Relaxationszeit profitieren. Daraus ergibt sich die
Notwendigkeit, die viskoelastischen Vorgénge im humanen Beckenknochen zu untersuchen
und zu verstehen. Insbesondere die Auswirkung der Knochenrelaxation auf die Deforma-
tion und Primaérstabilitat der Pfanne sind essenziell fiir eine erfolgreiche HTEP. Das Ziel
dieser Studie ist die Optimierung des Pfannendesigns, um eine hohe Primarstabilitét bei

geringer Pfannendeformation zu erreichen und die Relaxation zu minimieren.



50 4 Knocheneigenschaften

4.1 Material und Methoden

Die Grundlage fiir eine viskoelastische Optimierung des Pfannendesigns ist die Kenntnis
der Materialeigenschaften des humanen Beckenknochens. Daher wurden, zunéchst losge-
16st von der endoprothetischen Versorgung der Hiifte, die mechanischen Eigenschaften
anhand von zyklischen Druckversuchen nédher untersucht. Dabei wurde insbesondere der
Einfluss der BMD bei verschiedenen Laststufen beriicksichtigt. Die Daten aus den zykli-
schen Druckversuchen wurden zur Kalibrierung eines geeigneten Materialmodells fiir die

spatere Verwendung im numerischen Modell verwendet.

Zur Untersuchung des Einflusses der Viskoelastizitidt auf Pfannendeformation und Pri-
marstabilitat wurde die humane Studie aus Kapitel 3 hinsichtlich der viskoelastischen
Aspekte ausgewertet und zusammen mit den Ergebnissen der Materialmodellkalibrierung
fiir den Aufbau eines numerischen Modells genutzt. Mit diesem numerischen Modell wur-
de der Einfluss unterschiedlicher Pfannensteifigkeiten auf Deformation, Relaxation und

Primaéarstabilitat untersucht.

4.1.1 Zyklische Druckversuche

Fiir die Druckversuche wurden aus fiinf humanen Beckenknochen mithilfe einer Lochsédge
13 zylindrische Knochenproben mit einem Durchmesser von 16 mm im Bereich von Os
ilium (n = 8), Os ischii (n = 3) und Os pubis (n = 2) entnommen (Abbildung 4.1A).
Die einzelnen Proben wurden mit einer Prézisionssige (IsoMet 1000, Buehler, ITW, Lake
Bluff, IL, US) auf eine Hohe von 5mm zugeschnitten (Abbildung 4.1B) und anschlie-
Bend in Ringer-Losung gelagert. Zur Bestimmung der Knochenqualitdt wurden qCT-
Scans (120kV; 0,4mm Schichtdicke, Incisive CT 128, Philips, Amsterdam, NH, NL)
mit einem Kalibrierungsphantom (QSA, QRM, Méhrendorf, BY, DE) aufgenommen.
Hounsfield-Einheiten wurden in BMD umgerechnet (Structural Insight 3, Universitéts-
klinikum Schleswig-Holstein, Kiel, SH, DE [214]) und die Voxelgrée auf 0,4 x 0,4 x 0,4
mm? konvertiert. Abschliefend erfolgte die Bestimmung der mittleren BMD iiber das Vo-
lumen des Probenzylinders (AVIZOLite 9.7.0, Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA|
Us).

Jede Knochenprobe wurde in einer Universalpriifmaschine einer zyklischen Belastung un-
terzogen (7010, Zwick Roell Gruppe, Ulm, BW, DE). Zur Verringerung der Reibung
lag die Probe zwischen zwei Stiicken PTFE-Folie (Polytetrafluorethylen) auf der unteren
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. Knoc'énp/robe Knochenprobe
Os pubis Os ischii

Abbildung 4.1: Probenentnahme und Aufbau der zyklischen Druckversuche. A: Die
Knochenproben wurden senkrecht zur Kavititsoberfliche in den Be-
reichen Os ischii, Os ilium und Os pubis entnommen. B: Die Flédchen
der Proben wurden planparallel zugeschnitten. C: Die Belastung der
Knochenprobe erfolgte auf einer Druckplatte iiber einen weggesteuer-
ten Druckstempel.
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Druckplatte. Mithilfe eines Druckstempels konnten die Proben positionsgesteuert mit ei-
ner Priifgeschwindigkeit von 0,5 mm /min belastet werden (Abbildung 4.1C). Dabei wurde
die initiale Probenhohe hy zunéchst bei einer Vorlast von 1N bestimmt. Die Probe un-
terlag anschlieBend einer Kompression von 2% und blieb 300 Sekunden lang in dieser
Position. Anschliefend folgte eine Entlastung auf 3 N mit einer Haltezeit von 100s. Die-
ser Belastungszyklus wurde mit —4 %, —6 %, —8 % und —10 % Dehnung wiederholt. Die
Knochenprobe durfte sich unter der Belastung in radialer Richtung ausdehnen. Wéhrend
der Versuchsdurchlaufe wurden die Kraft F' und die Testzeit t aufgezeichnet. Die aktuelle
Probenhohe h wurde dem aufgezeichneten Werkzeugabstand gleichgesetzt. Aus den Zeit-
Kraft-Verlaufen wurde die Kraft F. bei —2%, —4 %, —6 %, —8 % und —10% Dehnung
sowie jeweils die Relaxation der Kraft AF,. tber 300s ermittelt. Zusétzlich wurde die

plastische Deformation Ah der Probe iiber die entlastete Probenhohe bestimmt.

4.1.2 Materialmodellkalibrierung

Mithilfe der Daten aus dem zyklischen Drucktest wurden verschiedene allgemein anwend-
bare viskoelastische Materialmodelle kalibriert und fiir die weitere Verwendung im FE-
Modell verglichen. Es gibt zahlreiche lineare und nichtlineare Ansétze zur Modellierung
des viskoelastischen Knochenverhaltens. Da die FE-Software Abaqus verwendet wurde
(Abaqus 2019, Dassault Systemes Simulia Corp., Johnston, RI, US), war die Wahl der
Materialmodelle jedoch auf diejenigen beschréankt, die dort implementiert werden konn-

ten.

Die Modellierung der linearen Viskoelastizitat erfolgte iiber die Prony-Reihe, die auf dem
generalisierten Maxwell-Modell basiert und mit einem hyperelastischen Materialmodell
kombiniert wird. Neben der Beschrankung auf linear viskoelastisches Verhalten kann bei
der Verwendung der Prony-Reihe in Abaqus keine Plastizitit abgebildet werden. Ein wei-
terer Ansatz ist daher die Anwendung eines Parallel-Rheological-Frameworks (PRF; Abbil-
dung 4.2). Es ermoglicht die Definition eines nichtlinearen viskoelastisch-elastoplastischen
Modells, das aus mehreren parallel geschalteten Netzen besteht. Die Anzahl der viskoelas-
tischen Netze kann beliebig sein. Die Dampferelemente werden dabei tiber ein nichtlineares
Flussgesetz mit jeweils mehreren Parametern abgebildet. Das viskoelastische Verhalten
kann somit amplituden- oder ratenabhéingig von dem auftretenden Spannungszustand
sein. Die Reaktion des optionalen Gleichgewichtsnetzes kann rein elastisch oder elasto-
plastisch sein. Wenn es nicht definiert ist, wird die Spannung im Material mit der Zeit

vollstandig abgebaut.



4 Knocheneigenschaften 53

Abbildung 4.2: Aufbau eines PRF mit beliebiger Anzahl viskoelastischer Netze n und
maximal einem Gleichgewichtsnetz 0.

Hyperelastisches Materialmodell

Die hyperelastischen Modelle basieren alle auf der Annahme eines isotropen Materialver-
haltens. Das Material wird daher immer tiber das Dehnungsenergiepotenzial U beschrie-
ben. Eine einfache Form fiir das Dehnungsenergiepotenzial mit nur wenigen Parametern
ist die Yeoh-Form, die iiber einen grofien Dehnungsbereich anwendbar ist [223]. Zur Kali-
brierung ist dabei eine kleine Menge an uniaxialen Testdaten ausreichend. Die Form des

Yeoh-Dehnungsenergiepotenzials lautet:

U=0C (T, —3)+ Co(T, — 3%+ C5(T) — 3)°+
(4.1)

R

1
—(J=1)*
(J=1"+ 5

1
—(J—=1)?
=17+ 5,

Dy
Dabei sind C; und D; Materialparameter, I; die erste Invariante des Cauchy-Green Deh-

nungstensors und J = /I3 das elastische Volumenverhéltnis.

Neben dem Yeoh-Modell wurde zusatzlich das Neo-Hooke-Modell zur Kalibrierung ver-
wendet. Es ist ein hyperelastisches Materialmodell fiir kleine Dehnungen, das dem Hoo-
ke’schen Gesetz (Formel 2.1) dhnelt [224-226]. Bei allgemeinen Materialien ist die Be-
ziehung zwischen angewandter Spannung und Dehnung zunéchst linear, aber an einem
bestimmten Punkt dndert sich die Spannungs-Dehnungs-Kurve in eine nichtlineare Kurve.
Das Neo-Hooke-Modell ist die einfachste Form aller tiblicherweise verwendeten hyperelas-

tischen Modelle und entspricht einer reduzierten Variante des Yeoh-Modells:

U=Cy(1; —3)+ ;(J —1)? (4.2)

1
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Neben der vollstandigen Kalibrierung aller Materialparameter wurde zusatzlich der An-
satz verfolgt, C7 und D; tiber den Elastizitatsmodul F sowie die Poissonzahl v von Kno-
chen zu bestimmen. Der initiale Schubmodul Gy und der initiale Kompressionsmodul K

lassen sich dabei bestimmen zu:

Gy = 2(1E+y> (4.3)
Ky = ?)(1?2” (4.4)
Fiir die beiden Materialkonstanten C; und D, folgt:
C) = C;O = 4(1E+V) (4.5)
D1:[§026(1;2y) (4.6)

Fiir die Poissonzahl wurde der Literaturwert von v = 0,25 herangezogen [227]. Die Bestim-
mung des Elastizitatsmoduls erfolgte fiir jede Probe anhand der kalibrierten HU-Werte
der qCT-Scans tiber die Steifigkeit-Dichte-Beziehung nach Morgan et al. [228]:

E = 6850p-% (4.7)

app

Dabeti ist p,p, die scheinbare Dichte, die im Verhéltnis zur Aschedichte p,s, steht [60]:

5)
Papp = gpash (48)

Bei der Bewertung der Knochenmineraldichte anhand von klinischen qCT-Scans sollte

eine Korrektur vorgenommen werden, die von Schileo et al. ermittelt wurde [60]:

Pash = 0,079 4+ 0,877 - 10 *BM D (4.9)

Prony-Reihe

Die lineare Viskoelastizitat des Knochens wurde durch das generalisierte Maxwell-Modell
unter Verwendung der Prony-Reihe simuliert. Die Anzahl an Prony-Termen n entspricht
dabei der Anzahl der Maxwell-Elemente im generalisierten Maxwell-Modell (siche Ka-

pitel 2.2.4). Bei Verwendung der Prony-Reihe wird die Relaxationsfunktion in Schub-
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Relaxationsfunktion G(¢) und Kompression-Relaxationsfunktion K (t) aufgeteilt und ge-

trennt voneinander betrachtet:

G(t) = Go1 = a1~ %) (110

=1

K(t) = K, l1 S k(1 - eé)] (4.11)

i=1
Dabei sind ¢; und k; die dimensionslosen Schub- und Kompressions-Relaxationsmodule
und 7; die charakteristische Relaxationszeit, die es zu kalibrieren gilt. Die Anzahl an

Prony-Termen wurde auf n = 3 festgelegt [122, 229].

Parallel-Rheological-Framework

Bei Verwendung eines PRF ist die Definition des viskosen Materialverhaltens fiir jedes
viskoelastische Netz obligatorisch. Zur Modellierung wird der Verformungsgradient F' mul-
tiplikativ aufgeteilt, wobei F'¢ der elastische Teil und F'“" der Kriechteil des Verformungs-

gradienten, der die spannungsfreie Zwischenkonfiguration darstellt, ist:
F =F°.-F“ (4.12)

Unter Verwendung dieser multiplikativen Aufteilung ldsst sich die Kriechrate des Defor-

mationsgradienten fiir isotrope Materialien wie folgt beschreiben:

Fer = F°' . D . F°. F (4.13)

Dabei entspricht die Kriechrate des Deformationstensors D" dem symmetrischen Teil des
Geschwindigkeitsgradienten und wird aus dem Kriechpotential G (¢) und dem Propor-

tionalitatsfaktor A unter Verwendung folgender FlieBregel abgeleitet:

_ 3967(9)

DCT’
Jo

(4.14)
In diesem Modell ist das Kriechpotential durch G = § und der Proportionalitatsfaktor
durch A = £ gegeben, wobei g die dquivalente deviatorische Cauchy-Spannung und £

die dquivalente Kriechdehnungsrate ist. In diesem Fall hat die Flieiregel die Form:

3

DCT’ —
2E

(4.15)
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Zur Vervollstandigung der Herleitung muss das Evolutionsgesetz £ angegeben werden.

Das in Abaqus implementierbare Power-law Modell hat die Form:

A q " m Ferym ﬁ

Innerhalb des Modells entspricht e der vorliegenden Kriechdehnung, ¢ dem vorliegenden
deviatorischen Kirchhoffstresstensor und pg dem Kirchhoffdruck. Die Materialeigenschaf-

ten, die es zu kalibrieren gilt, werden iiber ¢;, my, ni, a; und €; beschrieben.

Kombinationen der Materialmodelle

Auf Basis allgemeiner Materialmodelle fiir Hyperelastizitat und Viskoelastizitiat wurden
vier Modellkombinationen mithilfe der Druckversuche aus Kapitel 4.1.1 kalibriert (Tabelle
4.1). Zunichst wurde eine Vorkalibrierung anhand einer vereinfachten Versuchsabbildung
durchgefiihrt, gefolgt von einer inversen FE-Kalibrierung zur Optimierung der ermittelten

Materialkennwerte.!

Tabelle 4.1: Materialkombinationen der vier kalibrierten Materialmodelle.

Modell 1 Modell 2 Modell 3 Modell 4

e Neo Hooke
Hyperelastizitat (E-Modul) Neo Hooke Yeoh Yeoh
PRF

(Power-law)

Viskoelastizitdt = Prony-Reihe  Prony-Reihe  Prony-Reihe

Vorkalibrierung

Alle Materialmodelle (Tabelle 4.1) wurden fiir jede Knochenprobe unter Verwendung von
MCalibration® (Veryst Engineering, Needham, MA, US) und der experimentellen Druck-
versuchsdaten vorkalibriert (Abbildung 4.3). Dabei wurde ein Einheitswiirfel verwendet
und sowohl die Probengeometrie als auch die Kontaktflichenreibung vernachléssigt. Die
Kalibrierung erfolgte analog zum Experiment dehnungskontrolliert. Das Modell wurde
auf den Verfahrweg des Druckversuchs komprimiert und die sich aus dem Materialmodell
ergebenden Krafte berechnet. Experimentelle Daten und Modellvorhersagen wurden an-

hand einer Fehlerfunktion miteinander verglichen. Die gewichtete normalisierte mittlere

!Die Methodik der Vorkalibrierung und inversen FE-Kalibrierung wurde im Rahmen eines studentischen
Projekts gemeinsam mit Lennart Scherz entwickelt.
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'Tnverse FE-Kalibrierung
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Abbildung 4.3: Die Bestimmung der Materialparameter erfolgte mit dem Ziel einer
Anwendung im FE-Modell der Pfannenimplantation in ein humanes
Acetabulum. Dazu wurden die gewédhlten Materialmodelle auf Basis
der experimentellen Daten in MCalibration vorkalibriert. Anschlieffend
fand eine Optimierung der Materialparameter iiber eine inverse FE-
Kalibrierung statt. Diese beinhaltet zuséatzlich die exakte Probengeo-
metrie und Randbedingungen der Druckversuche.

absolute Differenz (NMADW; normalized mean absolute difference weighted) gibt den

durchschnittlichen Fehler in Prozent an:

(le - — p(te(i))]
NMADW (e,p) = 100ma:1;(<|e[ |p\ Z o (4.17)
Dabei ist e der Vektor der experimentellen Dehnungswerte und p der Vektor der vorher-
gesagten Dehnungswerte. Damit die Dominanz der langen Relaxations- und Kriechphasen
reduziert wird und spezielle Charakteristika besser dargestellt werden konnen, wurde ei-
ne Gewichtung tiber die Anzahl n, der einzelnen Zeitpunkte t. vorgenommen. Hierfiir
wurden die Endzeitpunkte der Belastungs-, Relaxations- und Entlastungs-/Kriechphasen

gewdhlt.

Die Fehlerfunktion liefert einen skalaren Wert, der wahrend der Parameteroptimierung
minimiert wurde. Hierzu wurde der softwareintern implementierte extensive automatic

search-Modus verwendet, der dreistufig ablauft. Zunéchst erfolgt einmalig eine globale,
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zufillige Suche auf Basis stochastischer Streuung der Parameter. Anschliefend wird ein
gradientenbasiertes Verfahren mittels Levenberg-Marquardt-Algorithmus verwendet, ge-
folgt vom nicht-gradientenbasierten Simplex-Algorithmus. Beide Algorithmen werden im

Wechsel angewendet bis keine Verbesserung mehr erreicht wird [230].

Inverse FE-Kalibrierung

Die inverse FE-Kalibrierung erfolgte analog zur Vorkalibrierung, allerdings wurde statt des
Einheitswiirfels mit analytischem Modell ein FE-Modell je Knochenprobe als Grundlage
verwendet. Dieses beinhaltet insbesondere die Probengeometrie sowie die Flachenreibung
zwischen Knochen und Druckstempel (Abbildung 4.3).

Der zyklische Druckversuch, bestehend aus Knochenprobe, Auflage, Stempelfliche und
PTFE-Folie wurde vereinfacht in Abaqus nachgebildet. Die Probe wurde als idealer Zy-
linder mit der Initialhohe hy und dem Radius ro = 8 mm konstruiert. Der numerische Ver-
fahrweg wurde gleichermaflen auf oberen und unteren Stempel aufgeteilt und die Spiegel-
und Achsensymmetrie des Modells ausgenutzt (Abbildung 4.4). Die Knochenprobe wurde
mit hybriden 2D-Elementen (CAX4RH) vernetzt. Auf Grundlage einer Netzkonvergenz-
studie (siche Anhang C.2) wurde der Abstand zwischen zwei Knotenpunkten auf 0,4 mm
festgelegt. Der Kontakt zwischen Stempel und Knochen wurde iiber die surface-to-surface
Methode definiert. Der Stempel war dabei — als steifere der interagierenden Komponen-
ten — die master-Oberflache, der Knochen die slave-Oberfliche. Die PTFE-Folien wurden
tiber die Wahl des Reibkoeffizienten mit p = 0,1 berticksichtigt [231]. Die Knochenpro-
be wurde fixiert, sodass lediglich eine radiale Ausdehnung méoglich war. Die Position des
Stempels in axialer Richtung wurde durch den halbierten experimentellen Verfahrweg be-
schrieben. Fiir jede Knochenprobe wurde ein individuelles FE-Modell entsprechend der

experimentell bestimmten Probenhohe hg erstellt.

() 5

]l,(

(1)
1. 2.
ho :|: a P /1 :|: ! *71
’
|Ti

Q

o |5
o |8

g
|8

3. h
»

15(t)

Abbildung 4.4: Modellvereinfachung fiir die inverse FE-Kalibrierung. 1. Schritt: Die Re-
aktionskraft der Probenauflage wurde durch Halbierung der Verformung
modelliert. 2. Schritt: Die Spiegelsymmetrie der Probe wurde dazu ver-
wendet, das Modell zu halbieren. 3. Schritt: Die Rotationssymmetrie
wurde zur Vereinfachung auf einen 2D-Schnitt verwendet.

To To



4 Knocheneigenschaften 59

Unter Verwendung der FE-Modelle wurde die Optimierung der Materialparameter tiber
den zeitlichen Kraftverlauf des Stempels — analog zu dem bei der Vorkalibrierung verwen-
deten Verfahren — durchgefiihrt. Nach einer ersten abgeschlossenen Optimierungsschleife
wurden alle Parameter auf eine lineare Abhéngigkeit von der BMD der Knochenprobe
untersucht. Im Falle mindestens eines signifikanten Zusammenhangs (p < 0,05) wurde
eine erneute Optimierung durchgefithrt, bei der die von der BMD abhédngigen Material-
parameter iiber das Regressionsmodell berechnet und von der Optimierung ausgeschlossen
wurden. Das allgemeine Materialmodell wurde schliefflich {iber die Regressionsmodelle so-
wie iiber die Mediane der letzten Optimierungsschleife bestimmt. Zur Bestimmung der
allgemeinen Modellqualitiat wurde der NMDAW-Wert zwischen den experimentellen Da-

ten der einzelnen Knochenproben und dem allgemeinen Materialmodell verwendet.

4.1.3 In-vitro Pfannenrelaxation

Zur Untersuchung der zeitabhéngigen in-vitro Verformung der Pfanne wurden die DMS-
Messungen aus Kapitel 3 verwendet. Die Pfannendehnung wahrend der Implantation wur-
de kontinuierlich mit einer Frequenz von 100 kHz bis 10 min nach dem letzten Schlag
aufgezeichnet. Die Pfannenrelaxation nach der Implantation Ae,; lieff sich als Differenz
zwischen der Belastung £g unmittelbar nach dem letzten Schlag und der entspannten Be-
lastung €,; 10 min nach dem letzten Schlag bestimmen. Die Auswertung erfolgte fiir die

vier DMS pro Pfanne und fiir alle untersuchten Acetabula und beide Pfannensysteme.

4.1.4 Numerisches Modell

Das numerische Modell wurde auf Basis einer ausgewahlten Pfannenimplantation aus Ka-
pitel 3 erstellt. Wahrend die Deformationsdaten zur Validierung der maximalen Pfannen-
deformation nach der Implantation iber den gesamten Pfannenumfang verwendet wurden,

erfolgte die Validierung des zeitlichen Relaxationsprozesses anhand der DMS-Daten.

Volumenmodelle

Das Volumenmodell des Beckens wurde unter Verwendung der qCT-Aufnahme erstellt?.
Die Segmentierung des Beckenknochens erfolgte tiber die kortikalen (250—3000 HU) und
spongiosen Anteile (50—250 HU; Avizo 9.4, Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, US)

2Das Volumenmodell des Beckenknochens wurde im Rahmen einer Masterarbeit gemeinsam mit Fabian
Brickwedde erstellt [232].
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[233, 234]. Die Segmentierung wurde manuell nachbearbeitet, um die Spongiosa besser
vom Weichteilgewebe abzugrenzen, bevor die kortikalen und spongiosen Regionen zu ei-
nem Polygonmodell zusammengefiigt wurden. Zur Erzeugung eines geschlossenen, homo-
genen Korpers wurden die vorhandenen Locher geschlossen, die Kanten geglattet und das
Modell mit einer einheitlichen Kantenlédnge von 2,5mm neu vernetzt (MeshMixer, Auto-
desk Inc., San Rafael, CA, US). SchlieBlich wurde das Polygonmodell in einen Volumenkor-
per umgewandelt (Inventor 2020, Autodesk Inc., San Rafael, CA, US). Zur Erzeugung der
gefrasten Kavitiat wurde der nach dem Frésen erstellte Laserscan verwendet und mit dem
Volumenkorper des Beckenknochens tiberlagert (PolyWorks|Inspector 2019, InnovMetric
Software Inc., Québec, QC, CA). AnschlieBend erfolgte — analog zur Vorgehensweise bei
der qCT-Aufnahme — die Entfernung aller Locher und Unregelméfligkeiten und die Erstel-
lung des Kavitdtmodells als Negativ des Laserscans mit einer einheitlichen Kantenlange
von 2,5 mm. Das Modell des aufgefrasten Beckens entstand durch Subtraktion der Kavitat

vom Beckenmodell und erneutes Glatten der Kanten [235].

Fiir das Pfannenmodell wurden die Abmessungen der 52 mm-Pinnacle®-Standardpfanne
aus dem Laserscan extrahiert und zur Konstruktion eines Volumenkérpers verwendet (So-
lidWorks 2018, Dessault Systémes SolidWorks Corp., Waltham, MA, US). Die Ausrich-
tung der Pfanne am Beckenmodell erfolgte durch Uberlagerung der Laserscans (Poly-
Works|Inspector 2019, InnovMetric Software Inc., Québec, QC, CA).

Kontaktmodellierung

Der Kontakt zwischen der Pfanne und dem Knochen wurde mit der surface-to-surface Me-
thode modelliert. Die Kavitatsfliche wurde — aufgrund der geringeren Knochensteifigkeit
im Vergleich zur Titanpfanne — als slave-Oberfliche definiert. Die Aulenfliche der Pfanne
wurde als master-Oberflache gewahlt. Der normale Kontakt wurde als ,,harte“ Kontaktbe-
ziehung gewéhlt, die das Eindringen der slave- in die master-Oberfliche an den Zwangs-
punkten minimierte und keine Ubertragung von Zugspannungen iiber die Schnittstelle
zulief. Die Kontaktbeschrankungen wurden mit der erweiterten Lagrangeschen Methode
implementiert. Das tangentiale Kontaktverhalten wurde iiber einen konstanten Reibungs-
koeffizienten von p = 0,86 [173] modelliert. Die Vernetzung beider Komponenten erfolgte
mit tetraedrischen Elementen (C3D10M). Die Netzgrofle des Knochens wurde mithilfe
einer Netzkonvergenzanalyse bestimmt (siche Anhang C.3). Damit die master-Oberflache
nicht in die slave-Oberflache eindringt, war das Netz der Pfanne 1,25 mal grofler als das
des Beckens. Unabhéngig von der Netzgrofie wurden mindestens drei Elementschichten

iiber die gesamte Wandstérke der Pfanne verwendet.
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Materialzuweisung

Die Materialeigenschaften des Beckenknochens wurden durch Uberlagerung von FE-Netz
und qCT-Aufnahme zugewiesen (Abbildung 4.5; Bonemat v3.2). Durch Integration der
HU-Werte resultierte eine Unterteilung des Knochens in 13 unterschiedliche Materialregio-
nen (E-Integration, Mindestabstand: 50 MPa) [236-238]. Die Elastizitdtsmodule wurden
den Elementen anhand der Formeln 4.7-4.9 zugeordnet. Die Poissonzahl betrug analog zur
Kalibrierung v = 0,25. Die Viskoelastizitat wurde mithilfe der Prony-Materialparameter
des Materialmodells 1 (siehe Anhang D & Kapitel 4.3.1) abgebildet. Die Pfanne wurde
als homogener isotroper Korper mit linear elastischem Verhalten betrachtet und erhielt
die Materialparameter von Ti6Al4V mit F = 113000 MPa und v = 0,34 [239).
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Abbildung 4.5: Materialzuweisung des Beckens. A: Schnitt durch die qCT-Aufnahme
des Beckens. B: Uberlagerung der qCT-Aufnahme mit dem FE-Netz
des gefrasten Beckenknochens. C: Elastizitatsmodule, die den Netzele-
menten geméfl der HU-Werte der qCT-Aufnahme zugewiesen wurden.

Modellierung der Implantation und des Aushebelns

Die Pfanne wurde initial so in negative Implantationsrichtung positioniert, dass zu Be-
ginn der Simulation kein Kontakt zwischen dem Knochen und der Pfanne bestand. Die
Pfanne war iiber die Schraubverbindung des Einschlégers am Pfannenpol mit einem Refe-
renzpunkt kinematisch gekoppelt. Der Setzvorgang wurde durch eine lineare Verschiebung
des Referenzpunkts in Implantationsrichtung tiber einen Zeitraum von 12s analog zum
Setzvorgang der experimentellen Messung simuliert (Abbildung 4.6A). Eine Verschiebung
der Pfanne quer zur Implantationsrichtung war moglich, wihrend alle rotatorischen Frei-
heitsgrade eingeschrankt waren. Die Fixierung des Beckens erfolgte durch Einschrankung
aller translatorischen und rotatorischen Bewegungen in den Bereichen der experimentellen
Einbettung. Nach dem Setzen wurde die Pfanne fiir 20 s in Position gehalten. Anschliefend
wurde die Pfanne ausgehebelt, indem der Referenzpunkt senkrecht zur Implantationsach-
se um 6,3 mm verschoben wurde (Abbildung 4.6B). Sowohl die Rotation der Pfanne als

auch eine Verschiebung in die Implantationsrichtung waren dabei freigegeben.



62 4 Knocheneigenschaften

Abbildung 4.6: Simulationsschritte der Pfannenbewegung. A: Die Pfannenimplantation
wurde iiber die Verschiebung des mit der Pfanne gekoppelten Referenz-
punkts (RP) in die Implantationsachse simuliert. Nach Erreichen der
finalen Position wurde die Lage der Pfanne fiir 20s gehalten B: Zum
Aushebeln der Pfanne wurde der Referenzpunkt senkrecht zur Implan-
tationsachse — entsprechend dem experimentellen Aufbau — verschoben.

Pfannenvariation

Die Pinnacle®-Standardpfanne wurde zu einem Grundmodell mit konstanter Wandstérke
s = 3,8mm vereinfacht, indem die Schraubenlécher und die Eingriffskerben des Inlays
entfernt wurden. Das Grundmodell der Pfanne wurde mit dem Ziel einer verédnderten
Steifigkeit und Steifigkeitsverteilung in vier Variationsgruppen modifiziert, wobei der Au-
Bendurchmesser der Pfanne von 52 mm beibehalten wurde. In Gruppe A blieb die Wand-
stiarke konstant und wurde ausgehend von s um 4+0,5mm und +1,0 mm variiert (Abbil-
dung 4.7A). Die Gruppe B behielt die Basiswandstéirke s am oberen Rand der Pfanne bei
und medialisierte oder lateralisierte das Pfannenzentrum, was zu einer Wandstérke von
s+ 1,0mm und s+ 0,5mm am Pol fithrte (Abbildung 4.7B). In der Gruppe C wurde die
Wandstéarke entlang des Umfangs der Pfanne variiert. Hier wurde die grofite Wandstéarke
auf s festgelegt und durch eine ellipsoide Ausformung des Pfanneninneren auf ein Mini-
mum von § —0,5mm und s — 1,0 mm reduziert (Abbildung 4.7C). In der Gruppe D wurde
die konstante Wandstéarke s verwendet und die Pfannenhéhe auf den gegeniiberliegenden
Seiten schrittweise um 5,0 mm, 7,5 mm und 10,0 mm verringert (Abbildung 4.7D). Wé&h-

rend die Variationsgruppen A und B zu rotationssymmetrischen Pfannen fiihrten, war
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dies bei den Variationsgruppen C und D nicht der Fall. Zur Untersuchung des Einflusses
verschiedener rotatorischer Lagen wurde das Modell innerhalb Variationsgruppe C mit
s — 0,5mm und in Variationsgruppe D das Ry-Modell in 10° Schritten um die Implan-
tationsachse gedreht. Die ideale Position in Bezug auf die Primarstabilitdt wurden dann
fiir alle anderen Pfannenmodelle numerisch umgesetzt und zum Vergleich zwischen den

Modellen herangezogen.

Fiir alle Pfannen wurde die Deformation am inneren Pfannenrand fiir jeden Knotenpunkt

nach der Implantation d,, und die relaxierte Deformation d,. sowie die Deformati-

A +1,0 mm B

s 40,5 mm é é é é
-0,5 mm SR S
—1,0 mm T‘ C‘DF T

R; =5 mm

Ry =7,5 mm

Abbildung 4.7: Variationen des Pfannendesigns fiir die FEM ausgehend von der
Pinnacle®-Pfanne mit der Wandstirke s = 3,8mm. A: Pfannen mit
konstanter Wandstéarke. B: Pfannen mit zum Pol hin reduzierter bzw.
erhohter Wandstéarke. C. Ellipsoide Ausformung der Pfanneninnensei-
te mit variabler Wandstarke tiber den Pfannenumfang. D: Reduzierung
der Pfannenhohe an gegeniiberliegenden Seiten.
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onsrelaxation Ad, analog zum Experiment ausgewertet (Abbildung 4.8A; Kapitel 3.1).
Wiéhrend zur Validierung die Deformation aller Knotenpunkte herangezogen wurde, be-
schréankte sich die Parameteranalyse auf den Knoten der maximalen Deformation. Dariiber
hinaus wurden die Implantationskraft F7,,,, die relaxierte Kraft F,. und die maximale
Aushebelkraft F4 ermittelt (Abbildung 4.8B).
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Abbildung 4.8: Auswertung des numerischen Modells. A: Die Deformation der Pfanne
wurde fiir alle Knotenpunkte als Abstandsidnderung zum Ausgangszu-
stand (rot) nach der Implantation (orange) und nach der Relaxation
(blau) bestimmt. B: Die am Referenzpunkt wirkende Kraft wurde nach
der Implantation (pink) und nach der Relaxation (grin) ausgewertet.
Zusétzlich wurde die Aushebelkraft (orange) ermittelt.

4.1.5 Statistische Auswertung

Die statistische Analyse wurde mit RStudio (RStudio PBC, Boston, MA, US) durchge-
fithrt. Fir alle Signifikanztests wurde ein Typ-I-Fehlerniveau von 0,05 verwendet. Zusam-
menhénge zwischen Variablen wurden bei normalverteilten Daten iiber die Spearman-
Korrelation und bei nicht normalverteilten Daten iiber die Pearson-Korrelation gepriift
und eine (multiple) lineare Regression durchgefiithrt. Gruppenvergleiche wurden tiber
die ANOVA oder den Kruskal-Wallis-Test unter Anwendung der Benjamini-Hochberg-
Prozedur durchgefiihrt.
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4.2 Ergebnisse

Das viskoelastische Verhalten von Knochen ist die Ursache fiir die zeitabhéngige Verfor-
mung der Hiiftpfanne. Dazu galt es — zunéchst losgelost von der Pfannenimplantation —

die Viskoelastizitat des Beckenknochens zu untersuchen und naher zu beschreiben.

4.2.1 Viskoelastizitat des humanen Beckenknochens

Die fiir die zyklischen Druckversuche verwendeten Knochenproben des humanen Beckens
hatten eine mittleren BMD von 83,8 + 42, 4mgHA /cm?®. Es zeigte sich eine Tendenz zu
kleinerer BMD fir die Knochenproben des Os pubis (p = 0,102). Die maximale Kraft
F. der einzelnen Dehnungsstufen stieg mit grofien Dehnungen und einer hohen BMD
(p < 0,001; R? = 0,47, BMD: p = 0,032, &: p < 0,001). Der Einfluss der BMD zeigte sich
insbesondere bei den Dehnungsstufen —8 % und —10 % (Abbildung 4.9). Mit steigender
Dehnung || konnte auch eine erhéhte plastische Deformation Ah nachgewiesen werden
(p < 0,001; R? = 0,94), wobei die BMD diese nicht beeinflusste.
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Abbildung 4.9: Die aufgebrachte Kraft F. dargestellt iiber die BMD. Die linearen Re-
gressionen je Dehnungsstufe weisen auf eine Zunahme der Abhéngig-
keit von der BMD mit steigender Dehnung hin (—2%: p = 0,448 | —4%:
p=0,843 | —6%: p = 10,648 | —8%: p = 0,180 | —10%: p = 0,064).
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Die gemessene Relaxation A F,..; korrelierte fiir alle Dehnungsstufen linear mit der Kraft F.
(e =—2%: p<0,001; R*=0,86 | ¢ = —4%: p=0,012; R* =0,45 | ¢ = —6%: p = 0,029;
R*=10,36 | ¢ = —8%: p < 0,001; R? = 0,71 | e = —10%: p < 0,001; R? = 0,93; Abbildung
4.10). Dabei zeigten die Korrelationen eine Tendenz zu erhohter Kraftrelaxation AF,.
bei hohen Dehnungen, wobei die prozentuale Kraftrelaxation unabhéngig von den Deh-
nungsstufen (p < 0,160; R? = 0,04) und der BMD (p < 0,438; R? = 0,01) bei 29,7 % lag.
Uber alle Proben und Dehnungsstufen gemittelt wurden 80 % der Relaxation nach 72s
(40-109s) und 90 % der Relaxation nach 145s (105—193s) erreicht. Auf den gemessenen
Relaxationszeitraum von 300s bezogen, fanden 50 % (41 —-61 %) der Relaxation innerhalb

der ersten 10s und 60 % (53—71%) der Relaxation innerhalb der ersten 20s statt.
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Abbildung 4.10: Die Kraftrelaxation AF,.; erhohte sich fiir alle Dehnungsstufen line-
ar mit der maximal aufgebrachten Kraft F. (—2%: p < 0,001 | —4%:
p=0,012 | =6%: p = 0,029 | —8%: p < 0,001 | —10%: p < 0,001). Die
Steigungen der Regressionsgeraden nahmen mit hoheren Dehnungen
zu.

Materialmodell

Basierend auf der Kalibrierung zeigte sich eine lineare Abhangigkeit der hyperelastischen
Materialkonstante C; von der BMD fiir Materialmodell 2 (p < 0,001;R? = 0,91) und Ma-
terialmodell 3 (p < 0,001; R? = 0,97), wihrend diese bei Materialmodell 1 per Definition
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gegeben war. Fiir die anderen hyperelastischen und Prony-Materialparameter wurden kei-
ne Korrelationen mit der BMD gefunden (Modell 1: p > 0,163 | Modell 2: p > 0,082 | Mo-
dell 3: p > 0,131). Das Materialmodell 4 wies sowohl fiir die hyperelastische Konstante Cj
(p < 0,001; R? = 0,96) als auch fiir die beiden viskoelastischen Konstanten ¢; (p = 0,034;
R?* =0,35) und n; (p = 0,037; R? = 0,34) eine Abhingigkeit von der BMD auf, wéihrend
die anderen Materialparameter nicht mit der BMD korrelierten (p > 0,196). Die resultie-

renden Materialmodelle fiir alle Knochenproben kénnen Anhang D entnommen werden.

Der fiir die Modellgiite ermittelte NMADW zeigte eine leichte Uberlegenheit von Ma-
terialmodell 1 gegentiber Materialmodell 2 (p = 0,004) fir die probenspezifische Kali-
brierung (Abbildung 4.11B). Beide Modelle tiberschétzen jedoch die Kraft, insbesondere
bei kleinen Dehnungen. Eine signifikante Verbesserung wurde durch das Materialmodell 3
(Modell 1: p = 0,003 | Modell 2: p = 0,004) erzielt, das die Reaktion bei geringen Dehnun-
gen besser abbildete, aber eine grofiere Abweichung im Relaxationsverhalten bei hoheren
Dehnungen zeigte. Das Materialmodell 4 wies den besten probenspezifischen NMADW auf
(Modell 1: p = 0,001| Modell 2: p = 0,001| Modell 3: p = 0,017). Insbesondere das mittle-
re Dehnungsniveau zeigte kaum Abweichungen zwischen Simulation und Experiment und
auch fir groffe und kleine Dehnungen resultierten nur geringe Abweichungen. Bei Anwen-
dung des iiber alle Proben ermittelten allgemeinen Materialmodells verschlechterte sich
der NMADW der einzelnen Modelle (p < 0,001) und es zeigte sich eine gleiche Modellgtite
fir die 4 untersuchten Materialmodelle (p = 0,923; Abbildung 4.11C).

4.2.2 Zeitabhangige Verformung der Hiiftpfanne

Die Ergebnisse der experimentell gemessenen Deformation der Pfanne umfassen die Im-
plantation von zwei Pfannendesigns in humane Acetabula. Die Unterschiede zwischen den
Becken sind ein wesentlicher Faktor fiir die Interpretation der Ergebnisse. Das numerische
Modell wurde verwendet, um den Einfluss unterschiedlicher nicht experimentell verwen-

deter Pfannendesigns auf Grundlage eines einheitlichen Beckenmodells zu untersuchen.

In-vitro Pfannenrelaxation

Die Dehnungsrelaxation Ae,, der Pfanne zeigte sowohl fiir das diinnwandige (p = 0,021;
R?* = 0,52) als auch fiir das Standarddesign (p < 0,011; R? = 0,61) eine Abhéngigkeit
von der Dehnung g nach dem letzten Schlag (Abbildung 4.12A). Die prozentuale Rela-
xation war fiir das diinnwandige Design geringer (p = 0,002) und stabilisierte sich mit

zunehmender Dehnung eg (Abbildung 4.12B). Aufgrund dieser Konvergenz wurden die
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Abbildung 4.11: Ergebnisse der Materialmodellkalibrierung. A: Der experimentelle
Kraft-Zeit-Verlauf von Probe 1 mit den probenspezifisch kalibrierten
Materialmodellen. B: Der probenspezifisch kalibrierte NMADW zeigt
das beste Ergebnis fiir Materialmodell 4 (p < 0,017). C: Die allgemei-
ne Materialmodellkalibrierung zeigte keine Unterschiede zwischen den
Materialmodellen (p = 0,923).
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linearen Regressionsmodelle zur Bestimmung der allgemeinen prozentualen Relaxation je
Pfannendesign genutzt. Diese betrug fir die dinnwandigen Pfannen 11,2 %, wahrend die

Standardpfanne eine Relaxation von 26,1 % aufwies.
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Abbildung 4.12: Experimentelle Dehnungsrelaxation. A: Die absolute Dehnungsrelaxa-
tion Aeg, stieg fir beide Pfannen linear mit der Dehnung g nach
dem letzten Schlag (diinnwandig: p = 0,021 | Standard: p < 0,011). B:
Hohe prozentuale Relaxationen Ae,. wurden insbesondere fiir kleine
Dehnungen g beobachtet.

In-silico Modellvalidierung

Die Deformationen des numerischen Pfannenmodells iiber den Pfannenumfang zeigten ei-
ne gute Ubereinstimmung mit den 33 experimentell gemessenen DIC-Markern der Implan-
tation und hatten eine mediane Abweichung von 3,5 um (Interquartilsabstand: 14,1 pm;
Abbildung 4.13A). Die Deformation der Pfanne im Bereich des Os pubis (90—267°) ver-
zeichnete die geringsten Abweichungen. Der zeitliche Relaxationsverlauf zeigte ebenfalls
eine gute Ubereinstimmung zwischen der experimentell ermittelten Dehnung und der si-
mulierten relaxierten Dehnung mit Abweichungen von 1,2—58,8 pm/m (Abbildung 4.13B).
Die negativen Deformationsspitzen befanden sich zwischen der iliakalen und ischialen Sau-

le und fiithrten dort zu den hochsten Spannungen im Knochen und der Pfanne.

In-silico Pfannenrotation

Das Pfannendesign mit variabler Wandstérke tiber den Umfang von 2,8 -3,8 mm (Varia-
tionsgruppe C) zeigte einen maximalen Deformationspeak bei einer aus der Ausgangs-
position um 90° rotierten Lage (Abbildung 4.14). Ein minimaler Deformationspeak trat

bei etwa 170°-Rotation auf. Die Implantationskraft F,,,, war analog zur Deformation bei
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Abbildung 4.13: Vergleich der Simulation mit experimentellen Daten. A: Deformation
iiber den Pfannenumfang. B: Dehnungsrelaxation iiber einen Zeitraum
von 20s.

90°-Rotation am geringsten, wahrend sie bei 30°-Rotation ihr Maximum hatte. Dahin-
gegen fanden sich die Peaks der Aushebelkraft Fy jeweils 20° versetzt zu den Deforma-
tionspeaks bei 10°- und 110°-Rotation. Auf Grundlage der geringen Deformationen dj,,,
und d,;, der relativ hohen Aushebelkraft /4 und einer mittleren Implantationskraft Fr,,,
wurde die 170°-Rotation als ideale Position fiir die weitere Parameteranalyse verwendet.
In dieser Position traten die grofiten Spannungen zwischen Os ilium und Os ischii in den
dickwandigsten Pfannenbereichen auf. Analog wurde die ungiinstigste Position bei 90°-
Rotation gefunden, bei der die diinnwandigen Pfannenbereiche die grofiten Spannungen
aufwiesen. In dieser ungiinstigsten Position wurde in Bezug zur idealen Position die Im-
plantationskraft Fy,,, um 4,6 % und die Aushebelkraft Fy um 3,5 % verringert, wihrend

die Deformation dj,,, um 6,6 % anstieg.

Der Einfluss der Pfannenposition mit 15 mm reduzierter Hohe aus Variationsgruppe D auf
die Implantationskraft F7,,, und die maximale Deformation der Pfanne d;,,, wurden fir
Pfannenrotationen von 0—180° ermittelt. Durch die Aussparung bedingt, war der Kon-
takt zwischen der Pfanne und dem Knochen im Falle einer inkorrekten Positionierung
(0—10° und 100—-180°) sehr gering. Die Folge waren sehr kleine Berechnungsinkremen-
te der Simulation und eine stark erhohte Berechnungszeit (>100h). Die Simulation in
diesem Rotationsbereich wurde deshalb auf den Implantationsschritt beschriankt und die
Pfannenrelaxation sowie die Aushebelkraft nur fiir den Rotationsbereich von 30—-90° be-
stimmt. Die groBite Aushebelkraft F4 resultierte bei einer um 70° aus der Ausgangslage
rotierten Pfanne. Wéhrend die relaxierte Deformation d,.; von 30—110° relativ konstant
blieb, zeigten sich bei 70°-Rotation geringere maximale Deformationen dj,,,. Da bei die-

ser Pfannenrotation gleichzeitig ein hoher Quotient F4/Fp,, zu finden war, wurde die
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Abbildung 4.14: Einfluss der rotatorischen Pfannenpositionierung bei Variationsgrup-
pe C auf Basis der maximalen und relaxierten Deformationen dj,,,
und d,; sowie der Aushebelkraft 4 und des Quotienten Fl/Fj,.
Die ideale (170°) und die ungtinstige (90°) Position sind markiert und
abgebildet. Die roten Pfeile markieren die diinnwandigen Bereiche.

ideale Position auf 70°-Pfannenrotation definiert. In dieser Position liegt der Bereich der
reduzierten Hohe mittig zur Incisura acetabuli. Bei einer Pfannenrotation von 170° und
180°/0° wurden die geringsten Deformationen und Kréfte ermittelt. In diesem Bereich
konnte kaum eine Fixierung der Pfanne erzielt werden, sodass nur minimale Deformatio-

nen und Spannungen sichtbar waren.

In-silico Pfannendesign

Die Implantationskraft Fp,,, der vereinfachten Pfanne mit durchgéngig gleicher Wand-
stirke von s = 3,8 mm war im Vergleich zur Pinnacle®-Pfanne um 47,4 N beziechungswei-
se 3,6 % reduziert. Eine dhnliche Differenz wurde fiir die Aushebelkraft F4 mit 46,9 N
(10,3%) gemessen. Dagegen zeigte die relaxierte Kraft F,., eine noch geringere Abwei-
chung von nur 6,1N (0,6 %). Die prozentualen Unterschiede in der Deformationen ent-

sprachen denen der Kraftabweichungen mit 4,8 pm (6,1 %) fiir die maximale Deformation
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Abbildung 4.15: Einfluss der rotatorischen Pfannenpositionierung bei Variationsgrup-
pe D auf Basis der maximalen und relaxierten Deformationen dj,y,,
und d,¢; sowie der Aushebelkraft 'y und der Implantationskraft Fi,,,,.
Die ideale (70°) und ungiinstige (180°) Position ist markiert und ab-
gebildet. Die roten Pfeile markieren die ausgesparten Bereiche.

ez und 6,3um (9,1 %) fiir die relaxierte Deformation d,¢;. Die Deformationsrelaxation
Ad,.; betrug fiir die Pinnacle®-Pfanne 16,0 % und fiir das vereinfachte Design 13,2 %.

Innerhalb der einzelnen Variationsgruppen stieg die Implantationskraft F7,,, linear mit zu-
nehmender Wandstérke (A: p < 0,001; R? > 0,99 | B: p < 0,001; R? = 0,99 | C: p = 0,042;
R? > 0,99) beziechungsweise abnehmender Aussparung (D: p = 0,022; R? = 0,96; Abbil-
dung 4.16A). Pfannen der Variationsgruppe A mit konstanter Wandstérke wiesen sowohl
die niedrigste als auch die grofite Implantationskraft auf. Der geringste Einfluss wurde fiir

die Pfannen der Variationsgruppe B mit zum Pol reduzierter Wandstérke ermittelt.

Die Aushebelkraft F4 zeigte innerhalb Variationsgruppe A und B ebenfalls einen linearen
Anstieg fiir dickwandigere Pfannen (A: p = 0,010; R* =0,92 | B: p = 0,034; R?* = 0,82;
Abbildung 4.16B). Die Tendenz zur linearen Abhéngigkeit zeigte sich zudem innerhalb von
Variationsgruppe C und D (C: p = 0,093; R? = 0,98 | D: p = 0,089; R? = 0,83). Analog
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zur Implantationskraft F7,,, zeigten sich die grofiten Unterschiede innerhalb Variations-

gruppe A und die geringsten innerhalb Variationsgruppe B.
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Abbildung 4.16: Abhéngigkeit der ermittelten Kréafte. A: Innerhalb der Variationsgrup-
pen sank die Implantationskraft Fr,,, mit abnehmender Wandstar-
ke/Hoéhe (A: p < 0,001 | B: p < 0,001 | C: p=0,042 | D: p = 0,022).
B: Auch die Aushebelkraft F'4 sank mit abnehmender Wandstérke /Ho-
he in A und B (A: p = 0,010 | B: p = 0,034) bei gleicher Tendenz fiir
Cund D (C: p=0,093 | D: p = 0,034).

Die ermittelte Deformation nach der Relaxation d,.; an der Innenseite der Pfanne stieg
mit abnehmender Wandstérke innerhalb der Variationsgruppen linear an (A: p < 0,001;
R?> 0,99 | B: p < 0,001; B2 > 0,99 | C: p = 0,008; R? > 0,99; Abbildung 4.17A). Gleiche
Tendenz zeigte sich fiir zunehmende Aussparungen (D: p = 0,051; R? = 0,91). Wéhrend
fiir die Gruppen B und C dhnliche Deformationsbereiche ermittelt wurden, deformierten
die Pfannen geringer Wandstiarke aus Gruppe A deutlich stérker, beziehungsweise bei
hohen Wandstérken deutlich weniger. Alle Gruppen zeigten eine zunehmende Pfannen-
relaxation Ad, mit steigender Wandstéarke und abnehmender Aussparung, wobei diese
nur fir Pfannen mit konstanter Wandstérke in Gruppe A signifikant war (A: p = 0,002;
R*=10,97; B: p=0,106; R?> = 0,64 | C: p=0,181; R?=0,92 | D: p = 0,093; R? = 0,76;
Abbildung 4.17B). Die geringste Relaxation zeigten die Pfannen mit einer (partiellen)

Wandstérke von 2,8 mm und die Pfannen der Variationsgruppe D.
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Abbildung 4.17: Abhéngigkeit der Pfannendeformation. A: Innerhalb der Variations-
gruppen stieg die Deformation d,; mit abnehmender Wandstérke /Ho-
he (A: p < 0,001 | B: p < 0,001 | C: p=0,008 | D: p=0,051). B: Die
Pfannenrelaxation Ad,.; sank in Variationsgruppe A mit abnehmender
Wandstérke (p = 0,002). Dagegen zeigten die weiteren Variationsgrup-
pen keine Abhéngigkeit (B: p = 0,106 | C: p = 0,181 | D: p = 0,093).

Da eine hohe Primérstabilitat bei gleichzeitig geringer Deformation und Implantations-
kraft angestrebt wird, sind neben den absoluten Kraft- und Deformationswerten insbeson-
dere die Quotienten Fy/Fryp, und Fa/d,e von Interesse. Dilnnwandige Pfannen mit einer
(partiellen) Wandstérke von 2,8 mm zeigten die besten Verhéltnisse zwischen F4 und Fyy,y,
(Abbildung 4.18A). Auch die geringste Aussparung R; der Gruppe D fithrte zu einem deut-
lich héheren Quotienten F4/F7,,, im Vergleich zur Pinnacle®-Referenzpfanne. Der Quoti-
ent Fy/Fpm, zeigte dabei nur fiir Variationsgruppen A und D eine Abhéngigkeit von der
Wandstérke bzw. der Aussparung (A: p = 0,047, R =0,78 | B: p = 0,653, R? = 0,08 |
C: p=0,139, R? =0,95 | D: p = 0,020, R? = 0,96). Im Gegensatz dazu stieg der Quo-
tient Fa/d,e mit zunehmender Wandstirke (A: p = 0,005, R? =0,95 | B: p = 0,016,
R*=10,89 | C: p=0,054, R? = 0,99) bei gleicher Tendenz mit abnehmendem Ausspa-
rungsradius (D: p = 0,060, R? = 0,88; Abbildung 4.18B). Den héchsten Quotienten Fy/d,
erzielte das Modell mit konstanter Wandstéarke von 4,8 mm. Bei den diinnwandigen Pfan-
nenmodellen mit (partieller) Wandstérke wies das Modell mit einer am Pol reduzierten

Wandstérke von 2,8 mm das beste Verhéltnis von Fy zu d, auf. Fiir die Variationsgrup-
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pen A-C wurden mit abnehmender Wandstérke hohere Quotienten F4/Fip, (p = 0,003;
R?* = 0,56) aber geringere Quotienten F4/d,; (p < 0,001; R? = 0,75) ermittelt.
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Abbildung 4.18: Verhéltnis von Primarstabilitat zu Implantationskraft und Pfannen-
deformation. A: Fa/Fr,,, wies abgesechen von Variationsgruppe A
keine Abhéngigkeiten von der Wandstiarke und der Aussparung auf
(A:p=10,047 | B: p=10,653 | C: p=0,139 | D: p = 0,020). B: Fa/d,e;
stieg mit zunehmender Wandstarke und abnehmendem Aussparungs-

radius (A: p=0,005 | B: p=10,016 | C: p = 0,054 | D: p = 0,060).

4.3 Diskussion

Die viskoelastischen Eigenschaften des humanen Beckenknochens fithren zu einer zeitab-

hangigen Relaxation der Pfannen nach der Implantation, die erfolgreich in-vivo gemessen

und in-silico abgebildet werden konnte.

4.3.1 Viskoelastizitat des humanen Beckenknochens

Das mechanische Verhalten humanen Beckenknochens einschlielich der viskoelastischen

Eigenschaften wurde mithilfe uniaxialer Druckversuche iiber einen grofien Dehnungsbe-

reich analysiert. Dabei zeigte sich, dass die Steifigkeit der Knochenprobe insbesondere bei
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den hoheren Dehnungsstufen von ¢ = —8 % und ¢ = —10 % mit der BMD ansteigt. Dieses
Verhaltnis wurde bereits beschrieben und wird zur FE-Modellierung von Knochen iiber
qCT-Daten genutzt [240-242]. Die reduzierte Steifigkeit der Proben des Os pubis stimm-
te mit den Dichtemessungen von Ladesteijn et al. und Dalstra et al. iiberein und fiithrte
zu der in Kapitel 3 beschriebenen elliptischen Pfannendeformation zwischen Os ilium
und Os ischii [116, 227]. Die experimentell ermittelten Zusammenhénge spiegelten sich
in der Abhéangigkeit hyperelastischer Materialparameter von der BMD fiir alle kalibrier-
ten Modelle wieder. Die Verwendung der Steifigkeits-Dichte-Beziehung nach Morgan et
al. fiir das Neo-Hooke-Modell konnte innerhalb der Materialmodellkalibrierung bestatigt
werden [228]. Die Verwendung des Yeoh-Modells verbesserte zwar die probenspezifische
Kalibrierung, zeigte jedoch aufgrund der starken Schwankungen zwischen den Proben

keine Verbesserung fiir das allgemeine Materialmodell.

Das viskoelastische Materialverhalten fiihrte zu einer mittleren prozentualen Relaxation
der Kraft von 29,7 % innerhalb von 300s. Die BMD beeinflusste dabei nicht die prozen-
tuale Relaxation. Die Ergebnisse stehen im Einklang mit einer Studie von Ladesteijn et
al., die sowohl fiir trabekuldre Knochenproben aus dem Acetabulum als auch aus dem
Femurkopf einen Spannungsabfall von 40 % innerhalb von 5min zeigte, obwohl der Kno-
chen des Acetabulums deutlich weniger steif war [116]. Weitere Studien ermittelten fur
trabekuldre Knochenproben aus dem Femurkopf Spannungsrelaxationen von 15-20% in
einem Zeitraum von 100s [110, 115]. Aufgrund der Unabhéngigkeit der Relaxation von
der Belastung kann auf Basis der Druckversuche ein lineares viskoelastisches Verhalten
angenommen werden. Fiir die viskoelastischen Eigenschaften der Proben zeigten weder
die experimentellen Daten noch die Modellparameter der Prony-Terme eine Abhéngigkeit
von der BMD. Die Kraftrelaxation variierte von 17—50 %. Die zyklischen Druckversuche
zeigten jedoch eine Tendenz zu hoheren prozentualen Kraftrelaxationen bei grofien Deh-
nungen und deuten damit auf eine leichte Nichtlinearitat hin. Die Tendenz zeigte sich
auch durch eine bessere Giite des probenspezifisch kalibrierten Materialmodells 4, das die
Nichtlinearitat tiber das Power-law Modell abbildet. Insbesondere dieses Materialmodell
wies jedoch die starksten Diskrepanzen zwischen den Proben auf, sodass fiir die allgemeine

Materialmodellkalibrierung kein iiberlegenes Modell gefunden wurde.

Hinsichtlich der Ergebnisse der zyklischen Druckversuche als auch der Materialmodell-
kalibrierung, gilt es verschiedene Limitationen zu berticksichtigen. Generell werden die
Knochenproben lediglich durch eine iiber die Probe gemittelte BMD klassifiziert. Es ist
dabei nicht auszuschliefen, dass die Dichteverteilung iiber die Probe einen nicht unwe-
sentlichen Einfluss auf die mechanischen Eigenschaften hat. Neben der Knochendichte

konnen auch die Mikrostruktur sowie die Menge an Fliissigkeit innerhalb der Probe einen
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Einfluss nehmen. Alle Proben wurden durchgéngig in Ringerlésung gehalten und nur zur
Testung entnommen. Dennoch kann es aufgrund der unterschiedlichen Mikrostrukturen
zu einem variierenden Flissigkeitsanteil kommen. Eine Analyse der Mikrostrukturen kann
daher weiter Aufschluss iiber den Einfluss auf die Knochenprobe geben. Insbesondere die
Anisotropie ist als wichtiger Mikrostrukturparameter zu nennen. Zur Berticksichtigung

der Anisotropie wurden die Proben senkrecht zur Kavitatsoberfliche entnommen.

Eine weitere Limitation, die es bei der Betrachtung der Ergebnisse zu beriicksichtigen
gilt, sind die thermischen Einfliisse wiahrend des Einfrierzeitraums des Knochens. Lee et
al. zeigten, dass die Mikrostruktur und elastischen Eigenschaften trabekuldrer Proben
beim Einfrieren tiber einen Zeitraum von weniger als einem Jahr nicht verédndert wer-
den [243]. Der Einfluss auf die Viskoelastizitat blieb jedoch ungeklért. Zusétzlich kann
die fehlende Durchblutung die Eigenschaften in-vivo weiter verandern. Weiterhin kann es
trotz des prézisen Zuschnitts der Proben zu einer kleinen Winkelabweichung zwischen den
Belastungsflichen kommen. Diese wurde im Rahmen einer Studie untersucht und lag im
Median bei lediglich 0,35° (Interquartilsabstand: 0,69°) [244]. Die Methode der Proben-
entnahme aus dem Acetabulum senkrecht zur Kavitdtsoberfliche und das planparallele
Zusagen der Belastungsflichen fithrten zu sehr kleinen Knochenproben. Das viskoelas-
tische Verhalten groflerer, zusammenhédngender Knochenbereiche kann abweichen. Das
FE-Modell der Pfannenimplantation in ein humanes Acetabulum wurde daher genutzt,
um die Materialmodellkalibrierung fiir diesen Anwendungsfall zu validieren (Kapitel 4.2.2
& 4.3.2).

Fazit

Die BMD beeinflusst das elastische Verhalten acetabuldaren Knochens, jedoch nicht die
viskoelastischen Relaxationseigenschaften. Uber alle Knochenproben und Dehnungen hin-
weg zeigte sich eine Kraftrelaxation von ca. 30 % innerhalb der ersten 300s. Dabei konnte
anndhernd linear-viskoelastisches Verhalten beobachtet werden. Trotz der erwahnten Li-
mitationen stimmten die FErgebnisse mit anderen Studien sehr gut iiberein. Fiir den un-
tersuchten Dehnungsbereich > — 10 % kann ein linear-viskoelastisches Materialverhalten
angenommen werden, wobei eine statistisch nicht signifikante Nichtlinearitidt beobach-
tet werden konnte. Auf Basis einer mittleren BMD zeigte sich keine Uberlegenheit eines
Materialmodells, weshalb das ressourcenschonende Modell 1 in ein FE-Modell implemen-
tiert wurde. Eine Verbesserung des Modells kann durch eine groflere Anzahl untersuchter
Knochenproben, Klassifizierung der Mikrostruktur und variierender Testszenarien erzielt

werden.
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4.3.2 Zeitabhangige Verformung der Hiiftpfanne

Im Gegensatz zur Kraftrelaxation der Knochenproben mit durchschnittlich 29,7 % nach
300s wurden experimentell geringere Dehnungsrelaxationen von 26,1 % nach 600s fir
die Pinnacle®-Standardpfanne und nur 11,2 % nach 600s fiir das diinnwandige Modell
nachgewiesen. Die erhohte Relaxation innerhalb der Druckversuche kann auf die gerin-
gen Abmessungen der verwendeten Knochenproben zurtickzufithren sein. Im Gegensatz
dazu stabilisiert der gesamte Beckenknochen die Bereiche, die wahrend der Implantation
hohen Belastungen ausgesetzt sind. Die verwendete Knochenprobengeometrie erwies sich
jedoch als geeignet fiir die Materialmodellkalibrierung, sodass das FE-Modell eine sehr
gute Ubereinstimmung mit den experimentell gemessenen Deformationen und Dehnun-
gen zeigte. Da das verwendete Materialmodell fiir lineares viskoelastisches Verhalten eine
ausreichende Genauigkeit aufwies, wurde auf die rechenintensive Verwendung des PRF
verzichtet. Die numerisch implementierte Relaxationszeitspanne von 20 s entspricht etwa
60 % der in-vitro untersuchten Relaxation innerhalb von 300s. Hohere Relaxationszeiten
werden die Deformationen der Pfanne und die Aushebelkraft weiter reduzieren. Das Mo-
dell beinhaltet aber eine ausreichende Zeitspanne, um die verschiedenen Pfannendesigns

zu vergleichen und gleichzeitig die Berechnungszeit (/= 20—40h) gering zu halten.

Bei der Interpretation der Ergebnisse ist die Beschrankung des numerischen Modells auf
eine quasi-statische Implantation zu berticksichtigen. Zur Erzielung der gewiinschten Pfan-
nenposition ist eine ausreichend hohe Implantationskraft unerlisslich. Kann diese in-vivo
nicht aufgebracht werden, kénnen die steiferen, dickwandigen Pfannen nicht die Setztiefe
von diinnwandigen Pfannen erreichen (siehe Kapitel 3). Eine Alternative zur weggesteu-
erten Implantation ist die kraftgesteuerte Implantation der Pfanne. Da die dynamischen
Schlége jedoch quasi-statisch abgebildet wurden, konnten keine experimentellen Referenz-
daten verwendet werden. Die rein kraft- oder weggesteuerte Pfannenimplantation bildet
dariiber hinaus nur die jeweiligen Grenzfélle ab. Zum Ausgleich eines unzureichenden Im-
plantatsitzes durch Erhohung der Implantationsenergie kann bei der manuellen in-vivo
Implantation mit einem Hammer eine Kombination aus Kraft- und Wegsteuerung ver-
wendet werden. Diese Energieerhohung ist jedoch bei der manuellen Implantation nur
begrenzt moglich. Gleichzeitig kann ein iiberméafliger Energieeintrag sowohl die elastische
Deformation als auch die plastische Schiadigung des Knochens erhéhen. Durch eine Wei-
terentwicklung zum dynamischen FE-Modell kann die FE-Implantation einer Hiiftpfanne
realistischer und damit genauer simuliert werden [245] und insbesondere der Einfluss der
Viskoelastizitat auf den Implantationsprozess analysiert werden. Wie bei den bestehen-
den quasi-statischen Modellen fiir die Pressfit-Pfannenimplantation [140, 246, 247| fehlt
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bisher auch bei dynamischen Simulationen [245, 248, 249] die Implementierung der Vis-

koelastizitat und sollte in einem néchsten Schritt durchgefithrt werden.

Die Ergebnisse der FE-Simulation zeigten einen Anstieg der Implantationskraft und der
Aushebelkraft innerhalb der Variationsgruppen mit zunehmender Wandstérke bei kleine-
ren Deformationen. Die Implantation dinnwandiger Designs kann jedoch von niedrige-
ren Implantationskriften und gleichzeitig besserem Verhéltnis von Implantationskraft zu
Aushebelkraft profitieren. Wenn hohe Deformationen beispielsweise durch das Inlays kom-
pensiert werden konnen, zeigte die Pfanne mit konstanter Wandstéarke von 2,8 mm die ge-
ringsten Implantationskréfte und gleichzeitig eines der besten Verhéltnisse zur Primérsta-
bilitat. Dieses Pfannendesign entspricht einer Nachbildung des in Kapitel 3 verwendeten
dilnnwandigen Modells, das eine héhere Primérstabilitéit aufwies als die Pinnacle®-Pfanne.
Diese Diskrepanz zu den Aushebelkriften des FE-Modells zeigt die grole Bedeutung des
Quotienten Fy/Fr,,, bei Verwendung einer konstanten Implantationsenergie, die in der
in-vivo-Studie iiber den Kincise™ angewendet wurde. Dieses verbesserte Verhéltnis kann

auf die geringere Relaxation nach der Implantation zuriickgefiihrt werden.

Ausgehend vom Pinnacle®-Modell zeigten insbesondere die Pfannen mit zum Pol reduzier-
ter Wandstérke von 2,8 mm und die Pfannen mit Aussparungen eine hohe Primérstabili-
tat mit nur leicht erhéhten Dehnungen bei verringerter Implantationskraft. Die in-silico
verwendeten Pfannen mit Aussparungen sind kommerziell erhéltlichen Modellen nach-
empfunden, wie dem H1-System (Embody, London, LDN, UK), der ADM® X3® Pfanne
(Stryker, Mahwah, NJ, US) oder der LINK® T.0.P.° II Pfanne (Waldemar Link GmbH
& Co. KG, Hamburg, HH, DE). Um eine Entlastung zwischen dem Pfannenrand und der
[liopsoas-Sehne zu ermdoglichen, sind diese Pfannen mit einem Psoas-Ausschnitt versehen
[250, 251]. Bei der Verwendung ist jedoch zu beachten, dass die korrekte Ausrichtung des
Implantats wiahrend der Implantation gewahrleistet sein muss. Fiir die Pfannen kann eine
ySicherheitszone” von etwa 60° definiert werden. Eine groflere Fehlpositionierung kann
aufgrund der deutlichen Pfannengeometrie als weniger wahrscheinlich angesehen werden.
Im Gegensatz dazu ist die fehlende Rotationssymmetrie der ellipsoid ausgeformten Pfan-
ne fiir den Chirurgen nicht sofort erkennbar, was eine genaue Positionierung erschwert.
Allerdings wirkt sich eine Fehlpositionierung hier weniger stark aus und beeintrachtigt die
Primérstabilitat nicht kritisch. Da die Pfannen keine Verbesserung gegeniiber den Model-
len mit zum Pol reduzierter Wandstérke zeigen und die Positionierung des Inlays eine

zuséitzliche Fehlerquelle darstellt, kann dieses Design nicht empfohlen werden.

Der Grenzwert der kritischen Deformation ist in der Regel mafigebend fiir eine minimal

zulassige Wandstarke. Dabei miissen insbesondere zwei Aspekte beriicksichtigt werden:
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Zum einen darf die Deformation der Pfanne das Einsetzen des Inlays nicht beeintrachti-
gen. Zum anderen darf die Tribologie der Gleitpaarung nicht negativ beeinflusst werden.
Beim Einsetzen des Inlays ist Keramik aufgrund seiner hoheren Steifigkeit kritischer als
PE. Giihrs zeigte, dass die Fiigekrafte fiir das Keramik-Inlay der diinnwandigen Plasmafit®
Pfanne deutlich gréBer sind als fiir das Keramik-Inlay der Pinnacle® Standardpfanne [252].
Dies kann zu der klinischen Komplikation eines verkippten Inlays mit der Folge eines Ab-
platzens oder vollstdndigen Bruches der Komponente fithren [148, 150, 253-255]. Zur
Vermeidung dieser Komplikation sollte der Pfanne vor dem Einsetzen des Inlays eine
Relaxationsphase ermoglicht werden. Insbesondere bei dickwandigen Pfannen kommt es
innerhalb der ersten 20 s bereits zu einer Verringerung der Deformation um mehr als 11 %.
Auf der Grundlage der zyklischen Drucktests extrapoliert, fithrt dies zu einer Relaxation
von etwa 20—30 % nach 300s, was den in-vitro Messungen entspricht. Bei erfolgreichem
Einbringen kann das Keramik-Inlay ferner die Steifigkeit weiter erh6hen und damit die
Deformation reduzieren [145]. Kritisch im Hinblick auf die Tribologie der Gleitkompo-
nenten ist das PE-Inlay, das die Deformation der Pfanne tibernimmt [145], das Spaltmaf}
zwischen Inlay und Kopf verdndert und somit die Langzeitstabilitdt der HTEP aufgrund
einer erhohten VerschleiBrate verringern kann [147, 256]. Die Toleranzen zwischen Kopf
und Pfanne sind dabei herstellerspezifisch. Zur Reduzierung der Inlaydeformation wurden
die diinnwandigen Pfannen bisher meist nur in Kombination mit einem dicken PE-Inlay
>6mm verwendet [211]. Dadurch entféllt jedoch bei der diinnwandigen Pfanne der Vorteil
eines grofleren Kopfdurchmessers zur Vergroflerung des theoretisch moglichen Bewegungs-
umfangs. Daher sollten in Zukunft geeignete Pfannen-Inlay-Kombinationen und Inlay-
Designs getestet werden, indem das FE-Modell um den Schritt der Inlay-Implantation

erweitert wird.

Fazit

Das FE-Modell implementierte erstmals die viskoelastischen Materialeigenschaften von
Beckenknochen in ein derartiges Modell und ermoglichte damit die numerische Untersu-
chung der zeitabhéngigen Verformung einer Vielzahl von Pfannenvarianten. Diinnwandige
Modelle profitieren von geringeren prozentualen Relaxationen, sodass eine hohe Primér-
stabilitat bei geringer Implantationskraft erzielt wird. Als optimales Pfannenmodell kann
eine etwa 3 mm diinne Pfanne mit Psoasausschnitt in Kombination mit einer verformungs-
resistenten Inlays empfohlen werden. Wenn die Verformung des Inlays als kritisch ange-
sehen wird, sollte die Wandstérke am Pfannenrand leicht erhéht werden. Aufgrund der
vereinfacht modellierten weggesteuerten quasi-statischen Implantation gilt es, die Ergeb-

nisse zunachst in-vitro und auch klinisch zu bestatigen.



5 Chirurgische Implantation

Neben dem Implantat und dem Knochen ist die chirurgische Implantation die dritte wich-
tige Saule fiir den Erfolg der HTEP. Bei der Implantationstechnik gibt es grofie Unter-
schiede zwischen den einzelnen Chirurgen [20, 32-35]. Insbesondere bei der manuellen
Implantation mit einem Hammer ist es schwierig, den Energieeintrag zu kontrollieren,
der sich auf die Primérstabilitdt auswirken kann [193-195]. Automatisierte Einschlag-
systeme sind daher eine Option fiir einen kontrollierten, gezielten und reproduzierbaren
Energieeintrag. Studien haben gezeigt, dass diese Systeme zu einer hoheren Genauigkeit
und geringeren chirurgischen Variation beim Raspeln und Implantieren von Hiiftschaften
fithren [35, 257]. Dariiber hinaus ermoglichen sie hohe Implantationsfrequenzen, die die
Moglichkeiten des Chirurgen iibersteigen. Aufgrund des zeitabhéngigen viskoelastischen
Verhaltens des Knochens kann die Verwendung unterschiedlicher Einschlagfrequenzen die
Reaktion des Knochens auf jeden Schlag verandern und zu einer grofleren Primérstabilitét
fihren (Anhang E). Die elastische und plastische Reaktion des Knochens auf unterschied-
liche Schlagfrequenzen im Zusammenhang mit der Verwendung eines automatisierten Ein-

schlagsystems wurde bisher nur unzureichend untersucht.

Obwohl die chirurgische Variation durch den Einsatz eines automatisierten Einschlag-
systems verringert werden kann, bleibt es eine individuelle Entscheidung des Chirurgen,
die Implantation zu beenden. Es hat sich gezeigt, dass ein zu langes Einschlagen der
Pfanne die Verformung der Pfanne verringert, und dadurch die Primérstabilitit beein-
trachtigt werden kann (Kapitel 3) [200]. Im Gegensatz dazu wurde beim Einschlagen der
Pfanne in synthetisches Knochenmaterial etwa 90 % der endgiiltigen Primérstabilitat mit
nur 50 % der fiir die vollstédndige Implantation erforderlichen Energie erreicht [258]. Dies
wirft die Frage nach dem optimalen Zeitpunkt fiir den Abschluss der Implantation auf,
damit eine hohe Primérstabilitat gewdhrleistet werden kann, ohne eine Knochenschadi-
gung zu riskieren. Ziel dieser Studie war es daher, die Primérstabilitdt und die Pfanne-

Knochen-Kontaktsituation fiir verschiedene Implantationsverfahren bei unterschiedlichen
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Einschlagfrequenzen und variierender Anzahl an Schldgen unter Verwendung eines auto-
matisierten Einschlagsystems fiir Pressfit-Pfannen in menschlichen Acetabula zu unter-
suchen. Zuséatzlich wurde die Studie genutzt, um auf Basis der Ergebnisse der vorherigen
in-vitro Studie zum Pfannendesign (Kapitel 3) und dem in-silico Modell (Kapitel 4) ein

Pfannenmodell mit zum Pol reduzierter Wandstirke zu analysieren.

5.1 Material und Methode

Fiir die Implantation von Pressfit-Pfannen in humane Acetabula wurden drei verschiedene
Verfahren unter Verwendung eines automatisierten Einschlagsystems angewandt (Abbil-
dung 3.1). Eine Referenzimplantation wurde mit einer Uberimplantation, bei der eine
definierte Anzahl an Schlidgen nach dem Abruchkriterium erfolgten, und einer Hochfre-
quenzimplantation verglichen (jeweils n = 16). Jede Implantationsgruppe wurde in native
und sezierte Acetabula (je n = 8) unterteilt. Die sezierten Acetabula wurden verwendet,
um implantationsbedingte Knochenschaden ohne extraktionsbedingte Knochenschiaden
zu beurteilen. Die Priméarstabilitdt der nativen Acetabula wurde durch Aushebeln der
Pfanne beurteilt. Die Verformung der Pfanne, die Implantationskréfte und der Knochen-
Implantat-Kontakt wurden fiir alle Acetabula bewertet. Die Studie wurde von der Ethik-
kommission der Arztekammer Hamburg genehmigt (PV5098).

5.1.1 Humane Becken

Insgesamt 48 von Beckenknochen umgebene Acetabula wurden durch dreifache Osteoto-
mie von 28 menschlichen Spendern im Alter von 33 bis 94 Jahren (Median = 80 Jahre,
m/w = 17/11) entnommen und bei —30°C weniger als 6 Monate gelagert [213, 243].
Initiale CT-Scans (120kV; 0,4 mm Schichtdicke; Incisive CT 128, Philips, Amsterdam,
NH, NL) wurden von jedem Becken mit einem Kalibrierungsphantom (QSA, QRM, Moh-
rendorf, BY, DE) aufgenommen. Die Hounsfield-Einheiten wurden in BMD umgerechnet
(Structural Insight 3, Universitatsklinikum Schleswig-Holstein, Kiel, SH, DE [214]). Alle
qCT-Scans wurden auf eine Voxelgrée von 0,4 x 0,4 x 0,4 mm? konvertiert und mit na-
tiven Ganzkorperscans (AVIZOLite 9.7.0, Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, US)
iiberlagert. Die mittlere BMD wurde iiber einen rechteckigen Bereich am posterioren Os

ischit (10mm x 20mm x Knochenhohe) ermittelt. Die Gréfie und Position der Pfanne fiir

!Die Inhalte dieses Kapitels basieren auf der Veréffentlichung ,,Impaction procedure influences primary
stability of acetabular press-fit cups® [259]
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jedes Acetabulum wurde von einem erfahrenen Chirurgen bestimmt (2D-Roéntgenbilder,
TraumaCad, Brainlab AG, Miinchen, BY, DE). Anhand des Abduktions- und Anteversi-
onswinkels wurden die Pfannen ausgerichtet und senkrecht zur gewiinschten Implantati-
onsachse eingebettet (Technovit4004, Kulzer, Hanau, HI, DE).

5.1.2 Implantationsprozess

Die Halfte der Acetabula wurde vor dem Auffrésen durch vier Schnitte unter Verwendung
einer Schnittfithrung seziert (Makita DJR183Z, Anjo, Aichi, JP; Abbildung 5.1). Die ein-
zelnen Knochenstiicke wurden wieder zusammengesetzt und zum Auffrédsen im Einbett-
topf fixiert. Native und sezierte Acetabula wurden geméafl den chirurgischen Anweisungen
auf den Nenndurchmesser der verwendeten Pfanne aufgefrast. Dabei wurde mit einem
6—8 mm kleineren Friser gestartet und die Kavitat in 1 mm Inkrementen erweitert. Nach
dem Frasen wurde das Beckenknochenfragment (24 mm x 24mm x Knochenhohe) der
sezierten Acetabula vorsichtig entfernt, um die praoperativen Knochenverhaltnisse zu be-
urteilen (55 kVpeak; 145 pA; 400 ms Integrationszeit; 27 yum isotrope Voxelgrofie; nCT 35,
Scanco Medical, Briittisellen, ZH, CH). Die sezierten Acetabula wurden wieder zusam-
mengesetzt und fixiert. Acetabula, die vor der Pfannenimplantation frakturierten, wurden
von der Studie ausgeschlossen, was die Gesamtzahl der fiir die statistische Analyse ver-

wendeten Proben reduzierte und zu einer ungleichen Gruppengrofe fiihrte.

Abbildung 5.1: Acetabulasektion zur Bestimmung von Knochenschiaden. A: Die Aceta-
bula wurde durch vier Schnitte (griin) seziert, sodass ein fiir die pCT-
Analyse geeignetes Beckenknochenfragment gewonnen wurde. B: Die
eingebetteten Acetabula wurden mit einer Sdbelsidge in Kombination
mit einer Schnittfiihrung seziert. C: Nachdem die einzelnen Stiicke neu
angeordnet und fixiert worden waren, erfolgte das Auffrasen. Die griinen
Pfeile weisen auf die Schnittlinien nach dem Auffrésen hin.
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Pressfit-Pfannen mit ungleicher Wandstérke (Dom: ~ 4 mm, Rand: ~ 3 mm; Gription-
Beschichtung; Multihole-Design; DePuy Synthes, Leeds, WYK, UK) wurden mit dem
Kincise™ (DePuy Synthes, Warsaw, IN, US [203, 204]) eingeschlagen. Der Kincise™ gibt
bei jedem Stof eine konstante Energie von 3,5J ab. Er wurde in einem Testrahmen mit
einem Gewicht von 5kg belastet, wodurch eine gleichméfiige und benutzerunabhéngige
Implantation gewahrleistet wurde. Als Referenzimplantation wurde eine Schlagfrequenz
von 1 Hz verwendet. Die Implantation wurde DIC kontrolliert beendet, wenn die Setzbewe-
gung der Pfanne innerhalb eines Schlags weniger als 0,2 mm betrug (MV100, ARAMIS 3D,
GOM, Braunschweig, NI, DE). Eine Uberimplantation (1 Hz") wurde durch zusitzliche
10 Schldge nach Erreichen des Abbruchkriteriums simuliert. Die Hochfrequenzimplanta-
tion (6 Hz) wurde mit dem kontinuierlichen Modus des Kincise™ bis zum Erreichen des
Abbruchkriteriums durchgefiihrt, ohne dass anschlieBend zusétzliche Krafte aufgebracht

wurden.

Kraftmessung und Setzvorgang

Wiéhrend der Implantation wurden die Implantationskrafte iiber eine im Impaktor be-
festigte Kraftmessdose ermittelt (9333A, Kistler, Sindelfingen, BW, DE). Die Kraft F
wurde mittels einer Triggerschwelle von 500 N fiir jeden Schlag mit einer Abtastfrequenz
von 800 kHz iiber 50 ms aufgezeichnet (LabVIEW2019 & NI9775, National Instruments,
Austin, TX, US). Die Kraftspitze pro Schlag wurde ermittelt und die Implantationskraft
Firmp als Mittelwert der Kraftspitzen vom dritten bis letzten Schlag bestimmt (MATLAB
R2020b, The MathWorks Inc., Natick, MA, US). Zusétzlich wurde die bendtigte Anzahl
der Schlige ng fiir die endgiiltige Setztiefe aus der Kraftmessung extrahiert. Die Analyse
des Setzvorgangs erfolgte wie in Kapitel 3 mit dem DIC-System. Das Aushebelmoment
M, wurde fiir alle nativen Acetabula mit einer einachsigen Priifmaschine (2010, Zwick
Roell, Ulm, BW, DE) gemessen.

Plastische Knochendeformation und Mikrostrukturidnderungen

Die durch die Implantation verursachte Knochenschéadigung wurde durch plastische Ver-
formung und mikrostrukturelle Veranderungen definiert. Zur Vermeidung von Extrak-
tionsschdden wurden die sezierten Acetabula nach der Implantation aus dem Einbett-
topf entnommen. Es wurde ein zweiter nCT-Scan des Beckenknochenfragments durch-
gefithrt, der durch Transformation auf den ersten Scan nach dem Auffrasen tiberlagert
wurde (AVIZOLite 9.7.0, Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, US). Sowohl Pre- als
auch Post-Scan wurden auf den gleichen Bereich zugeschnitten (20 x 20 x 20 mm), so-

dass die Schnittkanten entfernt wurden. Die Mikrostruktur wurde tiber eine Grauwert-
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segmentierung (Schwellenwert 8 000) extrahiert. Zur Quantifizierung der Mikrostruktur
wurden das Verhéaltnis des Knochenvolumens zum Gesamtvolumen BV/TV | der Trabe-
kelabstand Tb.Sp, die mittlere Trabekeldicke T0.T'h, die mittlere Trabekelanzahl Th.N,
die mittlere Trabekelkonnektivitat T0.Pf und der Grad der Anisotropie DA bestimmt
(BonelJ, ImageJ 1.53q, National Institutes of Health, MD, US [260]). Zur Bestimmung der
plastischen Deformation wurden die interkonnektierenden Poren der segmentierten Mi-
krostruktur geschlossen, um durchgéingige Kavitatenoberflichen zu erhalten. Dazu wurde
die Mikrostruktur zunachst um 5 Voxel in alle Richtungen vergréflert, die eingeschlosse-
nen Poren gefiillt und dann die Mikrostruktur um 5 Voxel in alle Richtungen verkleinert.
Oberflacheninterferenzen zwischen Pre- und Post-Scan, die grofler als die Voxelgrofie von
37 nm waren, wurden als plastisch verformt definiert. Die mittlere plastische Knochende-
formationstiefe Tp; und der prozentuale Anteil der Interferenzfliche Ap;, wurden berech-
net (PolyWorks|Inspector 2020, InnovMetric Software Inc., Québec, QC, CA; Abbildung
5.2).
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Abbildung 5.2: Zur Bestimmung der plastischen Deformation wurden nCT Scans ver-
wendet. Alle Scans wurden zunéchst zugeschnitten (links, blaue Box),
ein Volumenmodell erstellt (mitte) und die Kavitatsoberflichen der Pre-
und Post-Scans verglichen (rechts).

Elastische Pfannenverformung

Die zeitabhangige Verformung der Pfanne wurde mit zwei DMS (EA-05-062AQA-350/E,
Vishay, Malvern, PI, US) an der inneren Pfannenoberfléche bei den - auf Basis des ellip-
tischen Verformungsmusters erwarteten - Spitzenwerten der Dehnung aufgezeichnet [142,
143] (100 Hz; NI 9222 & LabVIEW, National Instruments, Austin, TX, US; Abbildung
1). Die Bestimmung der charakteristischen Dehnungskennwerte erfolgte analog zu Kapitel
3. Der Dehnungsabfall Aegy,,, wahrend der Implantation und die Dehnung 10 min nach
der Implantation |e,¢;| wurde bestimmt. Die viskoelastische Reaktion des Knochens auf

jeden Schlag wurde basierend auf der Pfannenrelaxation Ae,.; ¢ zwischen den einzelnen



86 5 Chirurgische Implantation

Schlégen beurteilt und die 10 min Relaxation Aeg,.; analog zu Kapitel 4.1.3 ermittelt. Zu-
sétzlich wurden die DIC-Aufnahmen zur Bewertung der Pfannendeformation entlang des
Pfannenrandes verwendet (Kapitel 3). Die maximale Pfannendeformation |d,;| sowie der
Winkel § zwischen den negativen Deformationsspitzen wurden fiir den Zeitpunkt 10 min

nach der Implantation berechnet.

Kontaktsituation Knochen - Implantat

Vor der Implantation wurden 3D-Laserscans der Pfanne und der aufgefrédsten Kavitat
aufgenommen (Handyscan 3D, Creaform, Ametek, Berwyn, PA, US). Analog zu Kapi-
tel 3 wurden diese Scans zur korrekten Ausrichtung mit einem Scan der implantierten
Situation tiberlagert. Der mediane Pressfit Ty und die Kontaktfliche Apy; der &dufleren
Pfannenoberfliche mit dem Knochen wurden durch einen Flachenvergleich bestimmt. An
die Kavitéit und die duflere Pfannenoberfléche angepasste Kugeln wurden zur Bestimmung

des verbleibenden Polspalts sp verwendet.

5.1.3 Statistische Auswertung

Die statistische Auswertung wurde mit einem Typ-I-Fehlerniveau von 0,05 fiir alle Si-
gnifikanztests durchgefiihrt (RStudio PBC, Boston, MA, US). Vergleiche der Uber- und
Hochfrequenzimplantation zur Referenzgruppe wurden mit einem ungepaarten t-Test fir
normalverteilte Daten durchgefiihrt; wenn das Kriterium der Normalverteilung nicht er-
fillt war, wurde ein Mann-Whitney-U-Test angewendet. Der Vergleich der Pre- und Post-
Knochenstruktur erfolgte unter Verwendung des gepaarten t-Tests, bzw. des Wilcoxon-
Vorzeichen-Rang-Tests. Bei normalverteilten Daten wurden Pearson-Korrelationen ver-
wendet; andernfalls wurden Spearman’s rho-Korrelationen durchgefiithrt. Da in-vitro Stu-
dien immer durch die verfiighare Anzahl von Préaparaten begrenzt sind, wurden statis-
tische Ergebnisse mit einem Typ-I-Fehler zwischen 0,05 und 0,10 als Trends bezeich-
net. Dariiber hinaus wurde die statistische Trennscharfe 1 — § jedes Signifikanztests fiir
0,010 < p < 0,200 berechnet.

Das in dieser Studie verwendete Pfannendesign wurde mit den Pfannen aus Kapitel 3 unter
Verwendung des ungepaarten t-Tests fiir normalverteilte Daten, bzw. des Mann-Whitney-
U-Tests fiir nicht normalverteilte Daten, verglichen. Hatten die Implantationsmethode und
Sektion keinen Einfluss auf die Variable wurde nicht zwischen den Acetabula und Gruppen

differenziert, andernfalls wurde nur die (native) Referenzgruppe berticksichtigt.
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5.2 Ergebnisse Implantationsmethode

Insgesamt wurden 29 Acetabula erfolgreich untersucht, wobei 14 Acetabula aufgrund von
Frakturen, die vor der Pfannenimplantation auftraten, und fiinf weitere aufgrund von Pro-
blemen mit der DIC-Hardware ausgeschlossen wurden (Tabelle 5.1). Eine gleichméBige
BMD-Verteilung zwischen allen Gruppen war gewéhrleistet (p = 0,856). Die Acetabulum-
sektion veranderte weder die Implantationskrafte (p > 0,556) noch die Kontaktsituation
(p > 0,262). Die Pfannendehnungen || bei den sezierten Acetabula waren in der Re-
ferenzgruppe geringer als bei den nativen Acetabula (p = 0,024; 1 — 5 = 0,31), wobei
kein signifikanter Unterschied innerhalb der anderen Gruppen ermittelt wurde (1 Hz™:
p=0,164; 1 — 4 =0,15 | 6Hz: p =0,198; 1 — 5 = 0,22).

Uberimplantation reduzierte das Aushebelmoment (p = 0,038; 1 — 3 = 0,21), withrend
Pfannen, die mit 6 Hz implantiert wurden, die hochsten Aushebelmomente ohne statisti-
sche Signifikanz aufwiesen (p = 0,170; 1 — 5 = 0,26; Abbildung 5.3A). Die Hochfrequenz-
implantation erforderte mehr Schldge (p = 0,001), jedoch geringere Implantationskréfte
im Vergleich zur Referenzimplantation (p = 0,001; Abbildung 5.3B). Es wurde kein Un-
terschied zwischen dem SCC der Implantationsmethoden festgestellt (1 Hz": p = 0,152;
1—p=0,16 | 6Hz: p = 0,340).
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Abbildung 5.3: Ergebnisse der Kraftmessungen. A: Die hoéchsten Aushebelmomen-
te wurden bei der 6Hz-Implantation gemessen (p = 0,170), wéah-
rend die 1 Hz"-Implantation zu geringeren Aushebelmomenten fiihrte
(p = 0,038). B: Die 6 Hz-Implantation reduzierte die Implantationskraf-
te signifikant (p = 0,001).
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5 Chirurgische Implantation 89

5.2.1 Plastische Knochenschaden

In allen Gruppen verdnderte die Implantation weder den BV/TV (1Hz: p = 0,557 |
1Hz*: p=0,626 | 6 Hz: p = 0,517), den Trabekelabstand Tb.Sp (1Hz: p = 0,325 | 1Hz™:
p=0,296 | 6Hz: p=0,363) noch die Trabekeldicke Tb.Th (1Hz: p=0,414 | 1Hz":
p=10,688 | 6Hz: p=0,453). Wéhrend bei der Referenz- und 6 Hz-Implantation auch
fir die weiteren Mikrostrukturparameter keine Verdanderungen nachweisbar waren, stieg
bei den tiberschlagenen Acetabula tendenziell die Trabekelanzahl 70.N (1 Hz: p = 0,537 |
1Hz": p=0,075 | 6 Hz: p = 0,857; Abbildung 5.4A) und die Trabekelkonnektivitat Tb. P f
(1Hz: p=0,411 | 1Hz": p = 0,072 | 6 Hz: p = 0,793; Abbildung 5.4B), wihrend eine Ten-
denz zu geringerer Anisotropie DA festgestellt wurde (1 Hz: p = 0,475 | 1Hz": p = 0,094 |
6 Hz: p = 0,472).
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Abbildung 5.4: Verdnderungen in der Mikrostruktur. A: Die Trabekelanzahl post-
Implantation erhohte sich tendenziell bei den Becken der 1Hz" Im-
plantation (p = 0,075). B: Fiir die 1 Hz™ Implantation wurde eine Ten-
denz zu erhohter Trabekelkonnektivitat post-Implantation festgestellt

(p =0,072).

Die plastische Knochendeformationstiefe dnderte sich weder zwischen Referenz und Uber-
implantation ((p = 0,193; 1 — 8 = 0,19) noch zwischen Referenz und Hochfrequenz-
implantation (p = 0,947). Die Fldche der plastischen Knochendeformation Ap; war bei
allen Tmplantationstypen ahnlich (1Hz": p = 0,494 | 6 Hz: p = 0,707), wobei bei nied-
rigerer BMD groflere plastische Deformationsflichen Ap; beobachtet wurden (p = 0,007;
R? = 0,50; Abbildung 5.5A).
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Abbildung 5.5: Einfluss der Knochenqualitdt. A: Mit steigender BMD verringerte sich
die plastische Knochendeformationsfliche (p = 0,007). B: Fiir hohe
BMDs wurden steigende Pfannendehnungen beobachtet (p = 0,024).

5.2.2 Elastische Pfannenverformung

Weder die Uberimplantation noch die Hochfrequenzimplantation verdnderten die relaxier-
te Pfannendehnung |e,¢| in nativen Acetabula (1Hz': p = 0,309 | 6 Hz: p = 0,530), die
hauptsichlich durch die BMD bestimmt wurde (p = 0,024; R? = 0,33; 1 — 3 = 0,64;
Abbildung 5.5B). Die Uberimplantation zeigte keinen signifikant héheren Dehnungsab-
fall Aepyy, bei Pfannen, die in native Acetabula implantiert wurden (1Hz*: p = 0,117,
1—p5=0,08]6Hz p=0527; 1 — 5 = 0,11). Wahrend bei nativen Acetabula kein
signifikanter Unterschied bei den Relaxationen Ag,; s zwischen den Schligen beobachtet
wurde (1Hz': p = 0,790 | 6Hz: p = 0,114; 1 — 5 = 0,07), wurde bei Hochfrequenzim-
plantation in sezierten Acetabula ein Trend zu hoheren Relaxationen Aeg,.; s festgestellt
(1Hz™: p = 0,800 | 6Hz: p = 0,062; 1 — 5 = 0,11). Hohe Relaxationen Ag,¢ s waren
mit geringeren plastischen Knochendeformationen Tp; verbunden (p = 0,035; R* = 0,34;
1 — 3 = 0,63; Abbildung 5.6A). Die Implantationsmethode hatte keinen Einfluss auf die
10 min Dehnungsrelaxation Ae,q| (1Hz™: p = 0,0782 | 6Hz: p = 0,542), die tiber alle
Gruppen im Median bei 15,8 % lag (Interquartilsabstand: 9,1 % ). Die Deformation der
Pfanne |d,¢| stand in linearem Zusammenhang mit der Pfannendehnung |e,¢| (p < 0,001;
R? = 0,40). Native und sezierte Acetabula wiesen dhnliche Winkel § zwischen den beiden
negativen Deformationsspitzen auf, jedoch mit einer groBleren Varianz bei den sezierten
Acetabula (nativ: 162,4° 4+ 8,5° | seziert: 165,9° 4+ 37,6°; p = 0,757; Abbildung 5.6B).
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Abbildung 5.6: Analyse der Pfannenverformung A: Eine hohe Schlagrelaxation war
mit einer geringeren plastischen Knochendeformationstiefe verbunden
(p = 0,035). B: Elliptische Pfannendeformation (griin) einer nativen
Hiiftpfanne mit zwei negativen Deformationsspitzen (rot).

5.2.3 Kontaktsituation Knochen - Implantat

Das Implantationsverfahren hatte keinen Einfluss auf den nominal erreichten Pressfit
(1Hz": p=0,370 | 6Hz: p = 0,863). Die Hochfrequenzimplantation fithrte im Vergleich
zur Referenzimplantation zu &hnlichen Kontaktflichen (p = 0,162; 1 — 8 = 0,18) und
Polspalten sp (p = 0,162; 1 — § = 0,58). Bei den iiberimplantierten Pfannen wurden
die grofiten Kontaktflachen (p = 0,007) und tendenziell kleinere Polspalte sp ermittelt
(p =0,095; 1 — 5 = 0,69). Wahrend fir die 6 Hz-Implantation keine Korrelation zwischen
Pressfit und Polspalt gefunden wurde (p = 0,346; R? = 0,13), resultierte ein hoher Press-
fit in groBeren Polspalten fiir die Referenzimplantation (p = 0,002; R? = 0,77) mit dem
gleichen Trend fiir iiberimplantierte Pfannen (p = 0,082; R? = 0,31; 1 — 3 = 0,46; Abbil-
dung 5.7). Ein hoher Knochen-Implantat-Kontakt in Verbindung mit hohen Dehnungen
erhohte tendenziell das Aushebelmoment M, (p = 0,099; R? = 0,42; 1 — 8 = 0,23).

5.3 Ergebnisse Implantatdesign

Die Ergebnisse der Studie zum Einfluss der Implantationsmethode unter Verwendung einer
Pfanne mit variabler Wanddicke (Dom: ~ 4 mm, Rand: ~ 3mm) wurden mit den Ergeb-

nissen der humanen Studie aus Kapitel 3 verglichen, die mit dinnwandigen (~ 3 mm)
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Abbildung 5.7: Hohere erreichte Pressfits waren bei beiden Implantationsgruppen bei
1Hz mit hoheren Polspalten verbunden (1Hz: p = 0,002 | 1Hz":
p = 0,082). Dieser Zusammenhang wurde bei der Implantation mit 6 Hz
nicht beobachtet (p = 0,346).

und Pinnacle®-Standardpfannen (~ 4 mm) durchgefithrt wurde (Tabelle 5.2). Die Pfan-
ne mit variabler Wandstarke deformierte sich starker als die diinnwandige Pfanne und
weniger stark als die Standardpfanne (Standard: p = 0,004 | dinnwandig: p = 0,016).
Gleiches Verhalten, ohne jedoch durchgehende Signifikanz zu erreichen, konnte fir die
Primérstabilitiat (Standard: p = 0,122 | dinnwandig: p = 0,037), den Polspalt (Standard:
p = 0,023 | dilnnwandig: p = 0,139) und den SCC (Standard: p = 0,296 | diinnwandig:
p = 0,266) beobachtet werden. Die Pfannenrelaxation — bestimmt tiber das lineare Re-
gressionsmodell — zeigte die geringsten Relaxationen Aeg,; fiir die dinnwandige Pfanne,
gefolgt von der variablen Pfanne und die héchsten Relaxationen fir die Standardpfanne.
Der Pressfit Tpy (p = 0,139) und die Kontaktfliche Apy (p = 0,954) waren dagegen bei

allen drei Pfannen gleich ausgepragt.

Tabelle 5.2: Ergebnisse der Pfanne mit variabler Wandstéarke im Vergleich zur dinnwan-
digen Pfanne und Standardpfanne aus Kapitel 3. Die Daten sind angegeben
als Mittelwert &+ Standardabweichung, bzw. Median [Min-Max].

Diinnwandig Variabel Standard
Aushebelmoment M, /Nm 229+64 15,3+7.0 10,2+4.8
Deformation |d,¢| /pm 115,3 [55,9-424,6]  62,0[15,3-148,7] 23,6 [13,5-52,3]
Relaxation Ac,.; /% 11,2 15,5 26,1
Polspalt sp /mm 0,7[0,2-1,7] 1,0[0-4,2] 1,9[0,9-3,4]

sccC 1,9[1,7-5,5] 2,9[1,1-9,1] 3,2[1,6-9,9]
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5.4 Diskussion

Die Sektion der Acetabula ermoglichte die Analyse der durch die Implantation der Pfan-
ne verursachten Knochenschaden, ohne dass die Ergebnisse durch die Pfannenextrakti-
on verfilscht wurden. Dies fiihrte jedoch gleichzeitig zu einer grofleren Abweichung vom
erwarteten Deformationsmuster fiir die sezierten Acetabula. Infolgedessen befanden sich
beide DMS nicht am Ort der Dehnungsspitzen, sodass fiir die sezierten Acetabula geringe-
re Pfannendehnungen gemessen wurden. Wahrend fiir die pnCT-Untersuchung ein kleines
Knochenstiick benétigt wurde, kann die Verwendung anderer Gerate mit groflerem Scan-
Volumen die Sektion der Acetabula in nur zwei Stiicke ermoglichen, wodurch Artefakte
weiter reduziert werden. Zusétzlich kann die Einbettung der sezierten Acetabula ebenfalls
zu den geringeren Dehnungen beigetragen haben. Da bei den anderen untersuchten Pa-
rametern kein Unterschied zwischen sezierten und nativen Acetabula festgestellt wurde,
wurden die Daten zusammengefithrt. Bei der in-vitro Abbildung der in-vivo Situation muss
berticksichtigt werden, dass die Acetabula in einem starren Testrahmen fixiert waren. Das
die Hiifte umgebende Weichteilgewebe, das die Implantationskrafte und die auftretenden

Knochenschéden beeinflussen kann, wurde nicht nachgeahmt [261].

Die Hochfrequenzimplantation bei 6 Hz iibte weniger Kraft auf den Knochen aus, er-
forderte aber eine hohere Anzahl an Schlagen zum Erreichen der endgiiltigen Position.
Es konnte kein statistisch signifikanter Anstieg der Primérstabilitit beobachtet werden,
aber die Studie ist aufgrund der limitierten Verfiigharkeit und der hohen Varianz des
menschlichen Knochens durch eine geringe statistische Trennschérfe begrenzt. Trotz der
geringen Trennschérfe sind die Ergebnisse insofern bemerkenswert, als hohere Pressfits
bei der 6 Hz-Implantation nicht mit groflen Polspalten einhergingen und dass im Gegen-
satz zur Referenz- und Uberimplantation ein vollstindiger Sitz der Pfanne bei geringerer
Knochenschédigung erreicht wurde. Die 6 Hz-Implantation profitierte von der unterschied-
lichen elastischen Reaktion des Knochens, die zu einer grofieren Relaxation zwischen den
Schlagen und einer geringeren plastischen Knochendeformation fithrte. Der Vorteil der
Hochfrequenzimplantation wird durch frithere Erkenntnisse tiber das Ermiidungsverhal-
ten des Knochens bestétigt, die hohere Risswachstumsraten bei Frequenzen von 1 Hz im
Vergleich zu zyklischen Belastungen von 5—10Hz zeigen [107, 108]. Wahrend die Im-
plantation bei 1 Hz im Bereich der manuell anwendbaren Frequenzen liegt, ist fiir hohe-
re Implantationsfrequenzen ein automatisiertes Einschlagsystem erforderlich. Dies bietet
den zuséatzlichen Vorteil, dass die chirurgischen Unterschiede selbst zwischen erfahrenen
Chirurgen verringert werden [35] und es zu einer geringeren Ermiidung und damit ver-

bundenen Verletzungen im Operationssaal kommen kann [262]. Gleichzeitig erschwert die
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Anwendung eines automatisierten Einschlagsystems — insbesondere unter Verwendung
hoher Frequenzen — die haptische sowie visuelle Beurteilung des Setzvorgangs. Die Aus-
wirkungen des Uberschlags bei einer Implantationsfrequenz von 6 Hz sind nicht untersucht
worden, konnten aber von den geringeren Implantationskraften profitieren. Laut Herstel-
lerspezifikation betragt die Energie des Einschlagers unabhingig von der verwendeten
Frequenz 3,5J, was in dieser Studie jedoch nicht tiberprift wurde. Wéahrend die Vorteile
der Hochfrequenzimplantation nachgewiesen wurden, muss die Frage nach der optimalen
Implantationsfrequenz noch in kiinftigen Studien geklart werden. Im Hinblick auf das be-
reits nachgewiesene Potenzial einer Frequenz von 70 Hz das intraoperative Frakturrisiko
zu senken und die Stabilitdt von Huftschiften zu erhohen [202], scheinen insbesondere

hohere Frequenzen vielversprechend zu sein.

Eine Uberimplantation fithrte zu einer starkeren Knochenschiadigung und einer geringeren
Primarstabilitat. Dieses Ergebnis stimmt mit Messungen an synthetischen Knochenmodel-
len iiberein, die zeigten, dass eine Uberimplantation die Dehnung der Pfanne und die Pri-
maérstabilitdt reduzierte [199]. Die bei iiberimplantierten Pfannen beobachteten hoheren
plastischen Knochendeformationen lassen vermuten, dass die abschliefenden Schlage die
Knochenschédigung begiinstigten. Dies wird insbesondere durch die nur in dieser Gruppe
gefundenen Mikrostrukturdnderungen untermauert. Klinisch gesehen ist das Abbruchkri-
terium fiir die Implantation eine Kombination aus dem wahrgenommenen Setzfortschritt
und der erreichten Position der Pfanne. Allerdings verfiigt der Chirurg noch nicht iiber
eine Echtzeit-Kontrolle des Setzvorgangs. Auflerdem kommt es wiahrend der Operation zu
weiteren Bewegungen der fest im Knochen verankerten Pfanne, da das Becken im Gegen-
satz zu der im Studienaufbau fest verankerten Einbettung flexibler gelagert ist. Die Frage,
wann die Implantation zu beenden ist, ist daher schwer zu beurteilen und hangt haupt-
sachlich vom haptischen, visuellen und akustischen Feedback sowie von der praktischen
Erfahrung des Chirurgen ab. Bei der intraoperativen Setzkontrolle sollte der verbleibende
Polspalt berticksichtigt werden. Frithere Studien haben gezeigt, dass ein geringer Polspalt
von weniger als 2mm einer frithen Migration entgegenwirkt [218]. Dieser wurde sowohl
bei der Referenz- als auch bei der Uberimplantation nicht immer erreicht. Dies deutet auf
einen unzureichenden Energieeintrag bei der gewahlten Kombination aus Implantations-
frequenz und Systemsteifigkeit hin. Gleichzeitig kann ein erhohter Energieeintrag einen
zusitzlichen negativen Effekt auf die Knochenschadigung haben. Hier zeigten sich die

Vorteile der Implantation bei 6 Hz besonders deutlich.

Unabhéangig vom Implantationsverfahren wurde die Primérstabilitdt hauptséachlich durch
die Knochenqualitat und den Knochen-Implantat-Kontakt beeinflusst, wie bereits frither
beobachtet [145, 153, 156]. Der nominale Pressfit war bei allen Acetabula gleich, aber
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die Implantation der Pfanne fithrte zu leichten Unterschieden beim tatséchlich erreichten
Pressfit. Ein hoherer Pressfit kann die Stabilitdt verbessern, kann aber auch zu einem un-
zureichenden Sitz der Pfanne fithren, wenn die Implantationsenergie nicht hinreichend ist.
Auflerdem kann ein hoherer Pressfit zu einer stérkeren plastischen Verformung des Kno-
chens beitragen, wodurch der effektive Pressfit verringert wird [173, 217]. Da die Pfannen
entweder ausgehebelt wurden oder eine pCT-Analyse durchgefithrt wurde, konnte kein
direkter Zusammenhang zwischen der plastischen Knochendeformation und der Primér-
stabilitdt hergestellt werden. Die tieferen plastischen Knochendeformationen verringern
den effektiven Pressfit und damit die theoretisch erreichbare Priméarstabilitat, wahrend die
erreichte Kontaktfliche und die Knochenqualitat die beobachteten Unterschiede zwischen

den Implantationsverfahren statistisch nicht erklaren.

Die in der Studie verwendete Pfanne mit variabler, zum Pol reduzierter Wandstérke wur-
de auf Basis der Ergebnisse aus Kapitel 4.2 mit dem Ziel einer zum Standarddesign ver-
besserten Primarstabilitdt und geringeren Pfannendeformation implantiert. Das variable
Pfannendesign konnte dies in-vitro bestétigen und kann allgemein als Ubergang zwischen
diinnwandigem und Standarddesign angesehen werden. In Bezug auf das Standard-Design
zeigte es hohere Primérstabilitat, erreichte aber nicht die Primérstabilitat des diinnwan-
digen Designs. Gleichzeitig kann die Deformation der Pfanne verringert werden, wenn die
Wandstarke nicht vollstindig reduziert wird, sondern am Rand auf dem Standardmafl be-
lassen wird. Insbesondere die Verwendung hoher Pressfits stellt aber weiterhin ein Risiko
fiir iberméfBig deformierte Pfannen dar. Konnen Komplikationen aufgrund von Pfannen-
deformationen ausgeschlossen werden, bleibt das dinnwandige Pfannendesign allen ande-
ren Uberlegen. Beim Vergleich der drei Pfannen ist es wichtig, das leicht unterschiedliche
Studiendesign zu beachten. Erstens wurde die Implantation gestoppt, wenn der Setz-
vorgang der Pfanne weniger als 0,2mm betrug (Kapitel 3: <0,1 mm). Zweitens wurden
zusatzlich zur Implantation bei 1 Hz zwei weitere Modi verwendet (1Hz + 10 Schlége,

6 Hz). Drittens wurde die Halfte der Acetabula fiir die nCT-Analyse préapariert.

Fazit

Der Chirurg sollte die Implantation beenden, sobald die Pfanne ihre angestrebte Position
erreicht hat. Ein weiteres Einschlagen vergréflert die Knochenschédigung, verringert da-
durch die Primérstabilitdt und muss vermieden werden. Automatisierte Einschlagsysteme
bieten die Mdoglichkeit einer Hochfrequenzimplantation, deren Potenzial zur Reduzierung
von Knochenschéden, geringeren Implantationskréiften und damit erhoéhter Priméarstabi-

litat gezeigt wurde.






6 Klinische Bedeutung

Die klinische Motivation dieser Arbeit war es, die Revisionsraten zementfreier Pressfit-
Pfannen durch eine Verbesserung der Primarstabilitat nach der Implantation zu senken.
Die weltweiten Registerdaten und guten ODEP-Bewertungen verdeutlichen, dass die heu-
te verwendeten Implantate bei einem grofien Patientenkollektiv funktionieren und Re-
visionen nur selten direkt auf ein Implantatversagen zuriickzufithren sind [5, 9, 10, 30].
Der Forschungsschwerpunkt dieser Arbeit lag daher auf den wahrend der Implantation
entstehenden Interaktionen zwischen Chirurg, Knochen und Implantat (Abbildung 6.1).
Die Ergebnisse und Schlussfolgerungen beruhen auf in-vitro Experimenten und in-silico
Modellen, mit denen die komplexen Vorgange wahrend und nach der Implantation in
der klinischen Anwendung abgebildet werden. Inwieweit die Ergebnisse auf die klinische
Anwendung direkt tbertragbar sind, gilt es zu tberpriifen. Hierzu kann die steigende

Granularitdt der Register hilfreich sein.

Implantation

zementfreier
Hift-

. pfannen

Abbildung 6.1: Das erfolgreiche Zusammenspiel der Komponenten Implantat, Knochen
und Chirurg ist essentiell fiir die klinisch erfolgreiche Implantation ze-
mentfreier Hiiftpfannen.
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6.1 Interaktion Implantat — Knochen

Die Primarstabilitdt von Pressfit-Pfannen basiert auf einem Kraft-Reibschluss zwischen
Implantat und Knochen, der von der nominellen Unterfrasung des Knochens abhéngig ist.
Die beiden interagierenden Komponenten Knochen und Implantat beeinflussen den Kraft-
Reibschluss zusétzlich durch ihre Oberflachenrauigkeit und Steifigkeit. Dariiber hinaus
sind die auf die Pfanne wirkenden Kréfte aufgrund des viskoelastischen Materialverhal-
tens des Knochens zeitabhéngig. Die viskoelastischen Materialeigenschaften des Beckens
wurden innerhalb dieser Arbeit erstmals genauer bestimmt und ein Materialmodell kali-
briert. Die erfolgreiche Implementierung dieser viskoelastischen Materialparameter in ein
validiertes FE-Modell zur quasi-statischen Implantation einer Pressfit-Pfanne in ein huma-
nes Acetabulum ermoglichte die numerische Untersuchung einer Vielzahl von Pfannende-
signs. Im Anschluss an die Implantation konnte eine Relaxation der Pfannendeformation
von 10-30% innerhalb von 300s beobachtet werden. Dabei sank die Relaxation mit ab-
nehmender Pfannensteifigkeit. Niedrige Relaxationen halten den Kraft-Reibschluss nach
der Implantation auf einem hoheren Niveau als hohe Relaxationen, wodurch sich das Ver-
héltnis von Primarstabilitdt zu Implantationskraft verbessert. Mit dem Ziel einer hohen
Primarstabilitdt bei geringen Implantationskriaften kénnen insbesondere 2,8 mm diinn-
wandige Pfannen, Pfannen mit variabler Wandstérke von 2,8 mm am Pol und 3,8 mm am
Rand sowie Pfannen mit anatomischer Ausformung klinisch empfohlen werden. Dabei ist
jedoch auch zu beachten, dass die Deformation der diinnwandigen Pfannen aufgrund ihrer
geringeren Steifigkeit erhoht wird. Wird das Verhéltnis aus Deformation zu Primérstabi-
litdt betrachtet, zeigt sich eine Uberlegenheit der Pfannen mit variabler Wandstérke von
2,8mm am Pol und 3,8 mm am Rand sowie Pfannen mit anatomischer Ausformung. Bei
allen Pfannen mit geringer Steifigkeit ist es jedoch wichtig, den Knochen im Verhéaltnis
zum Implantatdurchmesser nur geringfiigig zu unterfrésen, insbesondere Knochen mit ho-
her Mineraldichte. Zur Vorbeugung von Problemen beim Einsetzen des Inlays sollte der

Pfanne eine Relaxationszeit von 1—2 Minuten ermoglicht werden.

6.2 Interaktion Chirurg — Implantat

Der fiir den Kraft-Reibschluss mafigebende Pressfit wird neben der Unterfrasung durch
den Energieeintrag in das System wéahrend der chirurgischen Implantation und der damit
verbundenen Implantatposition beeinflusst. Mit zunehmender Implantationstiefe steigt

der nominale Pressfit und damit theoretisch auch die Primarstabilitat der Pfanne. Die
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maximal erreichbare Primarstabilitat ist daher von der gewahlten Unterfrasung abhéngig,
und wird bei vollstdndigem Setzen des Implantats erreicht. Durch einen unzureichenden
Energieeintrag kann jedoch eine geringere Implantationstiefe mit reduziertem Pressfit re-
sultieren. In dieser Arbeit wurde gezeigt, dass sich — bei konstantem Energieeintrag tiber
ein automatisiertes Implantationssystem — Pfannen mit 3 mm Wandstérke schneller und
tiefer setzten als Pfannen mit 4 mm Wandstarke und die Primarstabilitat verbesserten.
Wie die numerische Analyse zeigte, kann eine Erh6hung der Implantationsenergie den Pol-
spalt dickwandiger Designs verringern und die Primarstabilitdt erhohen. Dennoch steigt
das Risiko einer unzureichend gewahlten Implantationsenergie mit zunehmender Steifig-
keit der Pfanne, insbesondere bei hohen Knochenmineraldichten und hohen Pressfits.
Diinnwandige Pfannen kénnen dariiber hinaus das visuelle und haptische Feedback fiir
den Chirurgen verbessern. Die diinnwandigen Pfannen werden von den Chirurgen auch in
der Klinik sehr gut angenommen. In Deutschland ist die diinnwandige Allofit (IT)-Pfanne
(Zimmer Biomet, Warsaw, IN, US) die mit Abstand am haufigsten implantierte Pfanne
[5]. Gemeinsam mit der &hnlich designten Plasmafit-Pfanne (Aesculap, Tuttlingen, BW,
DE) erreichen sie inzwischen einen Anteil an den gemeldeten zementfreien Hiiftpfannen

von 50 % und eine unterdurchschnittliche Ausfallwahrscheinlichkeit nach 6 Jahren [5].

6.3 Interaktion Chirurg — Knochen

Die Spannungsrelaxation des acetabuldren Knochens beeinflusst nicht nur das statische
Knochen-Implantat-System nach der Implantation, sondern auch die dynamische Implan-
tation der Pfanne durch den Chirurgen. So beeinflusst die Viskoelastizitdat die beim Im-
plantationsschlag vorliegende Steifigkeit und damit auch die resultierende elastische und
plastische Knochendeformation. Insbesondere Letztere reduziert den effektiven Pressfit
und sollte daher vermieden werden. Es hat sich gezeigt, dass eine Steigerung der Implan-
tationsfrequenz von 1 Hz auf 6 Hz — unter Verwendung eines automatisierten Einschlag-
systems — die Steifigkeit des Systems erhoht, plastische Knochenschiden reduziert und die
Primarstabilitat verbessert. Insbesondere bei Knochen mit geringer Mineraldichte treten
vermehrt plastische Knochenschaden auf. Daher gilt hier auf eine besonders schonende
Implantation zu achten. Zur Vermeidung unnétiger Knochenschiaden muss die Implanta-
tion der Pressfit-Pfanne beendet werden, sobald nahezu kein Setzfortschritt der Pfanne zu
verzeichnen ist. Der Chirurg kann hierbei meist nur auf seine haptischen, visuellen und au-
ditiven Wahrnehmungen zuriickgreifen. Diinnwandige Pfannen mit geringerer Steifigkeit

konnen durch ihr schnelleres Setzen mit einem ausgepragterem Wechsel zwischen Setzfort-
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schritt und Setzstopp insbesondere die haptische und visuelle Wahrnehmung wéhrend der
Implantation verbessern. Bei der Verwendung eines automatisierten Einschlagsystems ist
es zudem denkbar, dass die knochenschonendere Hochfrequenz-Implantation die negativen

Auswirkungen eines Uberschlagens teilweise kompensieren kann.

6.4 Fazit

Die Ergebnisse dieser Arbeit zeigen die aulerordentliche Bedeutung eines auf den Knochen
optimierten Implantationsprozesses. Da dieser Prozess derzeit wenig kontrolliert ablauft
und von Chirurg zu Chirurg stark variiert, ist zur Verbesserung der klinischen Ergebnisse
eine standardisierte Implantationstechnik zu empfehlen. Dabei bleibt insbesondere die
Frage nach der optimalen Implantationsfrequenz und dem optimalen Energieeintrag zu

beantworten, um eine knochenschonende Implantation zu gewéhrleisten.

Auf der Grundlage dieser Arbeit konnen dem Chirurgen die folgenden Erkenntnisse ver-

mittelt werden:

1. Das viskoelastische Verhalten fithrt zu einer Pfannenrelaxation von bis zu 30 %
nach 5 min. Diese Zeitspanne kann genutzt werden, um die Pfannendeformation vor

Einbringen des Inlays zu verringern.

2. Diinnwandige Pfannen zeigen das beste Setzverhalten und die h6chste Primérstabi-
litdt sowie die kleinsten Implantationskrafte. Sie profitieren dabei insbesondere von

geringen Relaxationen.

3. Besonderes Augenmerk ist auf eine knochenschonende Implantationsmethode zu le-
gen. UberméBige Schlige, bei einer bereits ausreichend gesetzten Pfanne, sind zu
vermeiden und die Anwendung automatisierter Einschlagsysteme mit hohen Fre-

quenzen ist zu bevorzugen.
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A Setzverhalten im

Acetabulummodell

Das Implantationsverhalten der Pfanne kann das haptische und visuelle Feedback fiir
den Chirurgen und damit die Primarstabilitdt beeinflussen. Insbesondere das Steifigkeits-
system Knochen-Implantat bestimmt die Implantation und vor allem das Setzverhalten
der Pfanne. Ziel der Studie war eine gezielte Analyse des Einflusses unterschiedlicher
Pfannensteifigkeiten auf den Setzvorgang und die Primérstabilitdt. Damit sowohl patien-
tenspezifische als auch chirurgische Einflussfaktoren ausgeschlossen werden, wurde eine
kontrollierte Implantation mit einem automatisierten Einschlagsystem und einem Kno-

chenersatzmodell durchgefiihrt.

A.1 Material und Methode

Drei verschiedene Pfannenmodelle (je n = 6) wurden solange in physiologische Knochen-
ersatzmodelle aus Polyurethan-Schaum (PCF30, Sawbones Europe AB, Malmo, Schwe-
den [143]) eingeschlagen bis weniger als 0,2mm Setzen pro Schlag erfolgte (ARAMIS
3D-Kamera, GOM, Braunschweig, NS, Deutschland). Die Implantationen erfolgten mit
einem automatisierten Einschlagsystem (3,5J; 1 Hz; Kincise™, Depuy Synthes, Warsaw,
IN, USA [203]) unter Verwendung von 52 mm-Pfannen (Abbildung A.1). Zusatzlich zur
Pinnacle®-Standardpfanne und dem diinnwandigen Design (Kapitel 3) wurde die Allofit®-
Pfanne (Zimmer Biomet, Winterthur, Schweiz) implantiert. Diese hat ein hemispharisches
Design mit abgeflachtem Pol und eine Wandstérke von 3mm. Thre Profilstruktur zeich-
net sich durch eine prézise und feine Zahngeometrie aus. Die Titanbeschichtung hat ei-
ne Dicke von 0,35mm und eine Porositat von bis zu 50 % [263]. Der nominale Pressfit
der Pinnacle®-Standardpfanne wurde mit 1 mm gewihlt, wihrend die Implantation des
diinnwandigen Designs und der Allofit®-Pfanne aufgrund ihres Designs mit einem abwei-

chenden nominalen Pressfit von 1,5 mm erfolgte. Die Steifigkeitbestimmung der einzelnen
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Pfannen erfolgte iiber ein validiertes FE-Modell (Anhang B). Wahrend der Implantation
wurde das Setzverhalten der Pfanne iiber die Bestimmung des SCCs analysiert (ARAMIS
3D-Kamera, GOM, Braunschweig, NS, Deutschland) und die Implantationskréfte Fp,,,
gemessen (9333A, Kistler, Sindelfingen, Deutschland). Im Anschluss an die Implantation
wurde das Aushebelmoment M, als Maf fiir die Primérstabilitat bestimmt (2010, Zwick
Roell, Ulm, Deutschland).

A

Kraftmessdose
Gleitlager
Pfanne

Knochenmodell

e

Pinnacle® diinnwandig

Abbildung A.1: Implantation der Hiftpfannen in Knochenersatzmodelle. A: Ver-
suchsaufbau der kontrollierten Implantation. B: Verwendete Hiiftpfan-
nenmodelle.

A.2 Ergebnisse

Die Pinnacle®-Standardpfanne wies mit 4,5 kN/mm die héchste Steifigkeit auf. Die Ver-
ringerung der Wandstirke um 1 mm reduzierte die Steifigkeit auf 2,6 kN /mm. Die Allofit®-
Pfanne hatte eine mittlere Steifigkeit von 3,8 kN/mm.
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Waihrend sich das Setzverhalten der Pinnacle®-Standardpfanne nicht von dem der diinn-
wandigen Pfanne unterschied (p = 0,293), wurden fiir die Allofit®-Pfanne niedrigere SCCs
beobachtet (Pinnacle®: p = 0,003 | diinnwandig: p < 0,001). Auch die Implantations-
krifte der Allofit®-Pfanne waren geringer im Vergleich zu den beiden anderen Pfannen
(Pinnacle®: p = 0,009 | dilnnwandig: p = 0,017). Dagegen zeigten beide Pinnacle®-Modelle
gleiche Implantationskrafte (p > 0,999).
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Abbildung A.2: Verhalten der Pfannen wahrend der Implantation A: Das Setzverhalten
der Allofit®-Pfanne unterschied sich von den beiden anderen Pfannen
(p < 0,003). B: Die Implantationskraft war fiir die Allofit®-Pfanne am

geringsten (p < 0,017).

Die Allofit®-Pfanne erzielte die geringsten Aushebelmomente der drei untersuchten Model-
le (Pinnacle®: p = 0,028 | diilnnwandig: p < 0,001). Das diinnwandige Design erhohte das
Aushebelmoment im Vergleich zum Pinnacle®-Standarddesign (p < 0,001). Das Aushebel-
moment der drei Pfannenmodelle wurde weder vom SCC (Allofit®: p = 0,557 | Pinnacle®:
p = 0,101 | diinnwandig: p = 0,483) noch von der wirkenden Implantationskraft (Allofit®:
p = 0,623 | Pinnacle®: p = 0,265 | diinnwandig: p = 0,312) beeinflusst.

A.3 Diskussion

Die Allofit®-Pfanne wies die geringsten Implantationskréfte auf, was in Einklang mit einem
gesteigerten haptischen Feedback fiir den Chirurgen gebracht werden kann. Insbesondere
fithrt der geringe SCC zu einer klar definierten Trennung zwischen fortschreitendem Set-

zen der Pfanne und dem Erreichen der finalen Position. Dem positiven Einfluss auf den
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Abbildung A.3: Die Primarstabilitit der dinnwandigen Pfanne war hoher als beim
Standarddesign (p < 0,001) und der Allofit®-Pfanne (p < 0,001).
Die Aushebelmomente der Allofit®-Pfanne waren geringer als die der
Pinnacle®-Standardpfanne (p = 0,028).

Implantationsvorgang steht jedoch die geringste Primérstabilitat gegeniiber. Die Unter-
schiede zwischen der Allofit®-Pfanne und den Pinnacle®-Modellen lisst sich nicht allein
mit den ermittelten Pfannensteifigkeiten erkliren. Insbesondere die abweichende Oberfla-
chenstrukturierung der Allofit®-Pfanne kann die Reibkréfte zwischen Knochen und Im-
plantat beeinflussen. Da die Stabilitdt der Pfanne durch einen Kraft-Reibschluss erzielt
wird, fordert eine geringere Reibkraft das Setzen unter gleichzeitiger negativer Auswirkung

auf die Priméarstabilitat.

Die numerisch bestimmte Steifigkeit der Pinnacle®-Pfanne liegt nur leicht iiber der von
Hothan et al. experimentell bestimmten Steifigkeit von 3,6 kN/mm [209]. Die Abweichung
lasst sich durch die experimentell verwendete groflere Krafteinleitungsflache erkléren. Eine
Wandstérkenreduzierung der Pinnacle®-Pfanne um 1mm fithrte zu einer Herabsetzung
der Pfannensteifigkeit um iiber 40 % und resultierte in einer hoheren Primérstabilitét.
Dies wird durch eine Studie von Messer-Hannemann et al. bestatigt, die zeigt, dass bei
diinnwandigen Pfannendesigns geringere Implantationskréfte erforderlich sind, um eine
vergleichbare Priméarstabilitat zu erreichen [145]. Sowohl das Setzverhalten als auch die
Implantationskrifte unterschieden sich nicht zwischen beiden Pinnacle®-Modellen. Dies
deutet auf eine vergleichbare Steifigkeit im Implantat-Knochen-System hin, welche sich
durch den um 0,5mm hoheren nominalen Pressfit des diinnwandigen Modells erkléren

lasst.
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Der unterschiedliche Pressfit stellt eine Limitation der Studie dar, lasst sich jedoch auf-
grund des Herstellerdesigns und der verwendbaren Frasinkremente von 1mm nicht an-
gleichen. Da geringere Pressfits bei hochporosen Pfannen die Positionierung verbessern
und die chirurgische Variabilitat verringern konnen, ohne dass es einen Unterschied bei
der Fixierung oder anderen klinischen Ergebnissen gibt [162], bietet sich insbesondere fir
das diinnwandige Design die Verwendung eines geringeren Pressfits von 0,5 mm an. Neben
der Verwendung verschiedener Pressfits stellt die Verwendung eines Knochenersatzmate-
rials eine weitere Limitation dar. Die viskoelastischen Eigenschaften und die inhomogene

Steifigkeitsverteilung des acetabuldren Knochens werden hierbei vernachlassigt.






B Finite-Elemente-Modell der

Pfannenverformung

Die Pfannenverformung ist aufgrund ihres Zusammenhangs zur Primérstabilitiat von be-
sonderem Interesse. Im Rahmen dieser Arbeit wurden zwei Messmethoden genutzt, um
das zeitabhangige Verformungsverhalten der Pfanne wahrend und nach der Implantation
zu erfassen. Zum einen erfassen DMS — lokal auf das Messgitter begrenzt — die Pfannen-
verformung tiber Dehnungsénderungen auf der Oberfliche. Dartiber hinaus kann mittels
DIC Aufnahmen die Deformation entlang des gesamten Pfannenrandes im Sichtfeld ermit-
telt werden. Ein numerisches Modell der Pfannenverformung wurde eingesetzt, um beide
Messmethoden zu vergleichen und eine mogliche Korrelation bei unterschiedlichen Rand-
bedingungen zu ermitteln. Zusétzlich wurde das Modell verwendet, um die Steifigkeit

verschiedener Pfannentypen zu bestimmen.

B.1 Experimentelle Datengrundlage

Eine diilnnwandige 52 mm-Pinnacle®-Pfanne (Depuy Synthes, Leeds, UK) wurde unter
gleichzeitiger Messung von Dehnung und Deformation verformt (Abbildung B.1A). Das
Aufbringen der Radialkréfte erfolgte iiber zwei Stempel parallel zum Pfannenrand bis zu
einer Auslenkung von 1 mm (v = 100N /s; Z010, Zwick Roell Gruppe, Ulm, Deutschland).
Die Dehnung an der Pfannenoberfliche wurde mit zwei DMS (EA-06-062AQA-350/E, Vis-
hay, Malvern, USA) und dei Deformation tiber ein DIC-System (ARAMIS 3D-Kamera,
GOM, Braunschweig, Deutschland) analog zu Kapitel 3 ermittelt. Der Korrelationsfak-
tor zwischen Dehnung und geometrisch tibereinstimmender Deformation wurde iiber fiinf

Messdurchliufe gemittelt.!

!Die Experimente wurden im Rahmen einer Studienarbeit gemeinsam mit Jakob Fiedler durchgefiihrt
[264].
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Abbildung B.1: Verformung der Hiiftpfanne. A: Experimenteller Aufbau in der Univer-
salpriifmaschine. B: Numerische Nachbildung des Experiments.

B.2 Aufbau und Validierung des FE-Modells

CAD-Modelle aller Pfannen wurden aus Laserscans erstellt (PolyWorks|Inspector 2020,
InnovMetric Software Inc., Québec, Kanada; SolidWorks 2018, Dassault Systemes, Vélizy-
Villacoublay, Frankreich). In Abaqus (Abaqus/CAE 2019, Dassault Systemes Simulia
Corp., Johnston, USA) folgte die Zuweisung der Materialeigenschaften von Ti-6A1-4V zu
den Pfannen [239]. Entsprechend den Kréften des experimentellen Druckversuchs wurde
jeweils eine Gesamtkraft von 1000 N auf zwei gegeniiberliegende Fléachen (1 mm X 2 mm)
direkt unter den Rand der Pfanne aufgebracht (Abbildung B.1B). Die Pfanne blieb im
Raum fixiert, indem Translation und Rotation der Impaktorverbindung am Pol der Pfan-
ne eingeschréankt wurde. Die Vernetzung erfolgte mit tetraedrischen Elementen und einer
Netzgrole von 0,5 mm (Anhang C.1). Die Dehnungsanalyse erfolgte 1,5 mm unterhalb der
Einkerbungen fiir die Inlayfixierung. Die Deformation wurde fiir den &uflersten Pfannen-
umfang bestimmt. Zur Validierung des numerischen Modells diente der Korrelationsfaktor.
Die Abweichung zwischen Experiment und Numerik bei beiden DMS-Positionen auf der
Pfanneninnenseite betrug 2,0 % und 4,5 %. Das numerische Modell wurde auf der Grund-

lage der ermittelten Abweichungen akzeptiert und eine Parameteranalyse durchgefiihrt.
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B.3 Parameteranalyse

Auf der Basis des validierten Grundmodells wurde eine weitere Parameteranalyse durch-
gefiihrt. Zunéachst wurde eine mogliche Fehlpositionierung des DMS aufgrund des ma-
nuellen Klebevorgangs berticksichtigt. Die Verschiebung des DMS entlang des Umfangs
der Pfanne war bereits im Grundmodell implementiert, wahrend die Dehnung zusatz-
lich auf finf weiteren Hohen bestimmt wurde (Abbildung B.2A). Neben der Positionie-
rung der DMS spielt auch die unterschiedliche Positionierung der Pfanne aufgrund des
nicht-rotationssymmetrischen Designs eine Rolle fiir die Krafteinleitung. Daher wurde die
Richtung der Kraft um bis zu 30° gegentiber der urspriinglichen Achse gedreht (Abbildung
B.2B). Dariiber hinaus wurde eine zusétzliche Kraft in Umfangsrichtung auf die Pfanne
ausgeiibt. Die Starke der Kraft in Umfangsrichtung wurde im Bereich von 0100 % der
urspringlichen Kraft gewahlt. Schliefilich wurde die Grofle der Pfanne von 5060 mm

variiert und die Simulation fiir alle Groen zusétzlich mit der Pinnacle®-Standardpfanne

durchgefiihrt.

A
hl = 0,5mm ]7,17
hy = 1,0mm hyg ———
hs = 1,5mm hy ——————
hy = 2,0mm -
hs = 2,5mm hs

gl

i

Abbildung B.2: Analysierte Parameter. A: Dehnungsanalyse iiber fiunf Hohen an der
Pfanneninnenseite. B: Variation der Krafteinleitungspunkte.

Der Deformationsverlauf iiber den Pfannenumfang stellt eine homogene elliptische Ver-
formung mit zwei positiven und zwei negativen Peaks dar. Die negative Auslenkung ist
dabei ausgepragter als die positive. Positive Deformationspitzen driicken sich in negativen
Dehnungsspitzen aus und umgekehrt. Im Gegensatz zum Deformationsverlauf ist der Deh-
nungsverlauf jedoch inhomogener und fithrt zu einem unterschiedlichen Korrelationsfaktor
iiber den Pfannenumfang. Fir die weitere Parameteranalyse wurde der Korrelationsfaktor
an den positiven und negativen Deformationextrema sowie der Median des Korrelations-

faktors innerhalb von £+20° dieser Spitzenwerte ausgewertet.
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Abbildung B.3: Numerisch bestimmte Deformation und Dehnung des Grundmodells
iiber den Pfannenumfang.

Der Korrelationsfaktor nimmt zu, je ndher der DMS am Pfannenpol positioniert ist. Was
die Kraftdrehung betrifft, so wurde der hochste Korrelationsfaktor fiir die Einfithrung
in der Mitte zwischen zwei Inlaykerben gefunden. Die Anwendung zuséatzlicher Kréfte in
Umfangsrichtung der Pfanne erhoht den Korrelationsfaktor fiir die positiven Deforma-
tionen, wahrend fiir die negativen Deformationen eine Abnahme mit einem plotzlichen
Anstieg bei etwa 50 % festgestellt wurde. Der Korrelationsfaktor ist bei der Standard-
pfanne hoher als bei der dinnwandigen. Bei beiden Pfannendesigns wurde eine Abnahme
des Korrelationsfaktors bei zunehmender Pfannengrofie beobachtet, obwohl ein plotzli-
cher Anstieg zwischen der diinnwandigen 52 mm-Pfanne und der 54 mm-Standardpfanne

zu verzeichnen war.
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Abbildung B.4: Korrelationskoeffizient der Parametervariationen.
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B.4 Diskussion

Sowohl die Dehnung als auch die Deformation erwiesen sich als ein gutes Maf fiir die
Verformung der Pfanne. Die Messung der Deformation bietet den Vorteil einer gleich-
maBigeren Verteilung iiber den Rand der Pfanne, die in ihrer Gesamtheit erfasst werden
kann. Auflerdem ist die Messung der Deformation im Hinblick auf die Tribologie zwischen
Pfanne und Kopf von besonderem Interesse. DMS sind jedoch in Bezug auf die Robust-
heit bei Experimenten tiberlegen, konnen unabhangig vom Sichtfeld verwendet werden
und bieten eine hohe Genauigkeit mit der Moglichkeit zu hohen Messfrequenzen. Bei
der Verwendung von DMS zur Messung der Pfannenverformung ist die Umrechnung in
Deformation jedoch begrenzt. Die durchgefiihrte numerische Simulation zeigte, dass fir
eine prézise Riickrechnung viele Parameter beriicksichtigt werden miissen. Den grofiten
Einfluss hatte eine zusétzliche Umfangslast. Aufgrund der geringeren Abweichungen im

positiven Deformationsbereich sollte der DMS stets hier platziert werden.

Fasst man die Parameter Pfannengrofle, Kraftrichtung und Dehnungslokalisierung zusam-
men, variiert der Korrelationsfaktor von —0,123 bis —0,373 m fiir positive Deformationen
im Bereich von 20° um die Spitze und von —0,114 bis —0,451 m fiir negative Deforma-
tionen. Aufgrund der geringeren Streuung innerhalb des Korrelationsfaktors sollten DMS
auch hier in den erwarteten positiven Deformationsspitzen bevorzugt positioniert werden.
Ein allgemeiner Korrelationsfaktor kann nur angenommen werden, wenn die Umrech-
nungsgenauigkeit innerhalb der ermittelten Grenze ausreichend ist und hohe Umfangs-
krafte ausgeschlossen werden kénnen. Da die Standardpfannen héhere Korrelationsfakto-
ren aufwiesen (—0,101 bis —0,142m), sollte fir verschiedene Pfannentypen eine separate
Umrechnung vorgenommen werden. Fiir eine genaue Umrechnung ist es jedoch zwingend
erforderlich, die genauen Versuchsbedingungen zu kennen, sie numerisch abzubilden und

den Korrelationsfaktor fallspezifisch zu bestimmen.






C Netzkonvergenzanalysen

Die FEM ist eine Ndherungsmethode, bei der ein Kontinuum bzw. eine komplexe Geome-
trie in einzelne Elemente einfacher Geometrie diskretisiert wird. Die hinreichend genaue
Darstellung einer abgeleiteten Ergebnisgrofie, wie z.B. einer Spannung, ist nur moglich,
wenn das entsprechende Element klein genug ist. Mit einer Verdichtung des Netzes steigt
die Rechengenauigkeit und das Ergebnis néhert sich asymptotisch dem physikalisch kor-
rekten Ergebnis an [265]. Gleichzeitig steigt die Berechnungszeit mit zunehmender Anzahl
von Elementen. Zur Bestimmung der notwendigen Netzgrofle wurde fiir alle FE-Modelle

eine Netzkonvergenzanalyse unter Berticksichtigung der Berechnungszeit durchgefiihrt.

C.1 FEM Pfannenverformung

Fiir die Netzkonvergenz des FE-Modells zur Pfannenverformung wurden vier konstante
Knotenpunkte auf der Pfanne definiert. Zwei Punkte auf dem Pfannenrand im 90°-Winkel
wurden zur Bestimmung der Deformation und zwei weitere Punkte auf der Pfannenin-
nenseite ebenfalls im 90°-Winkel zur Bestimmung der Dehnung iiber sechs Elementgrofien
verwendet. Auf der Grundlage der Konvergenzen (Abbildung C.1) wurde eine Netzgrofie

von 0,5 mm gewéahlt.

C.2 FEM Druckbelastung einer Knochenprobe

Die Netzgroie des FE-Modells fiir die Druckbelastung der Knochenprobe basierte auf der
wirkenden Kraft am Referenzpunkt, die auch fiir die Materialmodellkalibrierung ausge-
wertet wurde. Auf der Grundlage der Konvergenzen iiber sechs Elementgrofien fiel die
Wahl auf eine Netzgrofie von 0,4 mm (Abbildung C.2) .
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Abbildung C.1: Netzkonvergenzanalyse anhand der Parameter Dehnung und Deforma-
tion fiir die Pfannenverformung. Die verwendete Vernetzung ist mar-

kiert.



C Netzkonvergenzanalysen 141

4001 / 180
—e

Berechnungszeit /s

- - - - 160
0 500 1000 1500 2000 2500

Elementanzahl /-

Abbildung C.2: Netzkonvergenzanalyse anhand der Parameter Kraft und Zeit fiir die

zyklische Druckbelastung einer Knochenprobe. Die verwendete Vernet-
zung ist markiert.

C.3 FEM Pfannenimplantation in humane Acetabula

Die Netzkonvergenz des FE-Modells fiir die Implantation einer Pressfit-Pfanne in ein
humanes Acetabulum mit viskoelastischen Eigenschaften wurde am reduzierten Modell
durchgefithrt. Die Implantation der Hiiftpfanne erfolgte analog zum endgiltigen Modell,
die anschlieBende Relaxation wurde auf 10 Sekunden reduziert und das Aushebeln der
Hiiftpfanne vernachléssigt. Es wurden finf Stufen der Vernetzung verwendet, um die Im-
plantationskraft und die Kraft nach 10 Sekunden Relaxation am Referenzpunkt sowie die
von Mises-Spannungen an zwei definierten Knotenpunkten zu bestimmen. Auf der Grund-

lage der Konvergenzen (Abbildung C.3) wurde eine Netzgrofie von 1,3 mm gewéhlt.
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Abbildung C.3: Netzkonvergenzanalyse anhand der Parameter Kraft und Spannung fiir
die Implantation von Pressfit-Pfannen in humane Acetabula. Die ver-
wendete Vernetzung ist markiert.



D Materialparameter des humanen

Beckenknochens

Auf Basis zyklischer Druckversuche wurden vier Materialmodelle kalibriert. Die resultie-

renden Kennwerte der einzelnen Materialparamter finden sich in Tabelle D.1.

Tabelle D.1: Kennwerte der allgemeinen Materialmodelle. Der E-Modul fiir das Mate-
rialmodell 1 wird iiber die BMD geméaf§ den Formeln 4.7-4.9 abgeleitet.

Modell 1 Modell 2 Modell 3 Modell 4

Ch E4+4v)~Y 224.-BMD - -
Neo Hook  , (6<— 12u)£)?_1 0,12898 - -

Ci - - 1,12- BM D 0,00001

Cs - - 0,07360 1,34042
Yeoh Cs - - -0,05684 180,72 - BM D

D, - - 2,37209 0,72407

D, - - 0,02875 0,00313

Ds - - 0,00019 0,02978

g1 0,93254 0,54748 0,66532 -

Jo 0,01339 0,28608 0,05868 -

g3 0,02992 0,03540 0,15113 -

k1 0,26573 0,11507 0,23030 -
Prony ko 0,06189 0,01783 0,23523 -

ks 0,15126 0,03693 0,11570 -

T1 0,03080 3,60669 0,11350 -

Ty 5,90320 9,89884 9,22057 -

T3 277,493 223,374 244,066 -

q - - - 0,11- BMD + 12,7

n _ ; _ 0,02- BMD + 2,64
Power my - - - -0,49674

ax - - - 0,04012

€1 - - - 21,1369

SR - - - 0,99208







E Porcine Studie

Implantationsmethodik

Die chirurgische Implantationsmethodik lésst eine breite Bandbreite an Variationen wah-
rend des Einschlagens der Pfanne zu. Zur Voruntersuchung moglicher Einfliisse auf die

Primérstabilitit wurde eine Vorstudie am porcinen Becken durchgefiihrt. !

E.1 Material und Methoden

Drei verschiedene Einschlagmodi wurden zur Implantation von diinnwandigen 44 mm-
Pinnacle®-Pfannen (DePuy Synthes, Leeds, UK) verwendet (Gruppe 1: 1Hz (n = 5);
Gruppe 2: 1 Hz mit zusitzlichem Einzelschlag 20 Sekunden nach Einschlagende (n = 5);
Gruppe 3: 6 Hz (n = 6)). Die Pfannen wurden mit einem mechanischen Einschléger (Kin-
cise, DePuy Synthes, Leeds, UK) in porcine Acetabula mit einem nominalen Pressfit von
1 mm implantiert. Die Messmethodik aus Kapitel 3.2 wurde fiir die porcinen Acetabula
adapiert. Dabei wurden der Impuls und die Impulsdauer iiber eine Kraftmessdose im Ein-
schlager (9333A, Kistler, Sindelfingen, Deutschland) gemessen. Mit Dehnmessstreifen an
der Pfanneninnenflaiche wurde die Pfannenverformung wahrend und 10 Minuten nach der
Implantation aufgenommen. Der erreichte Pressfit wurde mittels Laserscans (Handyscan
3D, Creaform, Ametek, Berwyn, PA, US) bestimmt. Die Primérstabilitat wurde anhand
des Aushebelmoments ermittelt. Frakturen und Risse in den Acetabula wurden nach der

Entfernung der Pfanne visuell identifiziert.

'Die Studie wurden im Rahmen einer Bachelorarbeit gemeinsam mit Fenna Neumann durchgefiihrt
[266].
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E.2 Ergebnisse

Pfannen, die mit 1 Hz und mit 1Hz + Zusatzschlag implantiert wurden, zeigten &hnli-
che Aushebelmomente (p = 0,841), wahrend die Pfannen der 6 Hz Implantation héhere
Aushebelmomente aufwiesen (p < 0,001). Es wurde kein Einfluss der Pfannenverformung
auf das Aushebelmoment festgestellt (p = 0,383). Alle drei Modi unterschieden sich nicht
in Bezug auf die Verformung (p = 0,585), die Anzahl der Schlage (p = 0,098) und den
Pressfit (p = 0,139). Die Dehnungsrelaxation zwischen den einzelnen Schlagen war bei den
Pfannen der 6 Hz Implantation hoher (p = 0,039), zudem wurde eine Tendenz zu hoheren
Impulsen (p = 0,059) und kiirzeren Impulsdauern beobachtet (p = 0,059). Knochensché-
den wurden bei allen Acetabula in der Zusatzschlag-Gruppe (4 Frakturen, 1 Riss) und fiir
3 Acetabula in der 1 Hz-Gruppe (1 Fraktur, 2 Risse) festgestellt. In der 6 Hz-Gruppe tra-
ten 2 Risse auf. Das Aushebelmoment in den frakturierten Acetabula war fiir alle Gruppen

im Vergleich zum intakten Knochen um etwa 40 % reduziert (p = 0,115).
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Abbildung E.1: Ergebnisse der porcinen Vorstudie. A: Die Implantation mit 6 Hz erwies
sich in Bezug auf die Primérstabilitit als iiberlegen, wihrend der Zu-
satzschlag nach 20 Sekunden keinen Vorteil brachte. B: Die geringsten
Knochenschidden wurden innerhalb der 6 Hz Gruppe beobachtet.

E.3 Diskussion

Die hohere Schlagfrequenz erwies sich fiir die Priméarstabilitdt und die entstandene Kno-
chenschadigung als vorteilhaft. Trotz der kiirzeren Zeit zwischen den einzelnen Schlagen
wurden bei hohen Schlagfrequenzen hohere Knochenrelaxationen festgestellt, was zusam-
men mit den kiirzeren Impulsdauern auf eine erhohte Systemsteifigkeit hinweist. Ein zu-

sitzlicher Schlag nach 20s zeigte keinen Nutzen. Die hohe Anzahl der Frakturen in der
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Zusatzschlag-Gruppe traten vor dem zusétzlichen Schlag auf und sind nicht auf den Zu-
satzschlag zuriickzufiithren. Die Schlagfrequenz scheint eine wichtige Rolle fiir die Primér-
stabilitat und die Knochenschadigung bei der Implantation zu spielen und wurde daher

in einer weiteren Studie am humanen Becken nidher untersucht.
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