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1  Einleitung

Erkrankungen und Verletzungen des Bewegungsapparates stellen weltweit die fuhrende
Ursache korperlicher Funktionseinschrankungen und des Verlusts an Lebensqualitat dar.
Diese Erkrankungen verursachen nicht nur Leid, sondern sind auch mit erheblichen
sozioOkonomischen Folgen fir den Einzelnen, das Gesundheitswesen und die Gesellschaft
insgesamt verbunden. Dies wird deutlich, wenn man die Zahl der betroffenen Patienten und
die Kosten der Behandlung n&her betrachtet. Rund drei Viertel aller chronischen
Schmerzsyndrome in der Bevolkerung gehen auf eine Erkrankung des Bewegungsapparates
zuriick (Breivik et al. 2006). Nach Angaben des Statistischen Bundesamtes entstanden im Jahr
2006 in Deutschland alleine fur die Pravention, Behandlung, Rehabilitation und Pflege von
muskuloskelettalen Erkrankungen Kosten in Héhe von 26,6 Mrd. Euro.

Oft ist die Hufte alterer Patienten von Erkrankungen und Frakturen betroffen (Burge et al.
2007; Zhang und Jordan 2008). Die Degeneration dieses Gelenks tritt mit zunehmendem Alter
bei einem immer groReren Anteil der Bevolkerung auf (Felson et al. 2000; Arden und Nevitt
2006; Zhang und Jordan 2008). Wéhrend die symptomatische Arthrose der Hufte nur bei ca. 1
bis 4 % der Uber 30-Jahrigen auftritt (Felson und Zhang 1998; Garstang und Stitik 2006),
erhoht sich die Inzidenz der Erkrankung im Alter von 30 bis 65 Jahren um das zwei- bis
zehnfache (Felson et al. 2000). Nach einer Studie von Murphy und Mitarbeitern ist im Alter
von 85 Jahren schlieBlich jeder vierte Mensch von einer symptomatischen Hiuftarthrose
betroffen  (Murphy et al. in press). In einer aktuellen Vorhersage der
Bevolkerungsentwicklung geht das Statistische Bundesamt (2008) davon aus, dass im Jahr
2050 bereits die Halfte der Bevolkerung alter als 48 Jahre und ca. ein Drittel der Menschen 60
Jahre und alter sein wird. Die Zahl der 65-Jahrigen und Alteren in Deutschland wird nach
dieser Prognose bis zum Jahre 2050 auf insgesamt ca. 23 Millionen Menschen anwachsen.
Man geht davon aus, dass die zunehmende Alterung der Bevdlkerung auch zu einem
erheblichen Anstieg der chirurgischen Eingriffe zur Versorgung von Frakturen (Burge et al.
2007; Dell et al. 2008) und vor allem auch zum deutlichen Anwachsen der Fallzahlen in der
Behandlung degenerativer Gelenkserkrankungen fihren wird (Kurtz et al. 2007).

1.1 Die endoprothetische Versorgung des Hiftgelenkes

Die Versorgung mit einer Huft-Totalendoprothese (Huft-TEP) ist ein sehr erfolgreiches
Verfahren zur Behandlung des Arthrose des Hiiftgelenkes (Learmonth et al. 2007). Der
Eingriff erfolgt dabei mit den Zielen, dem Patienten Schmerzfreiheit und eine den



Anforderungen des Alltags entsprechende Gelenkfunktion zu ermdglichen. Nach der
Einfuhrung des sogenannten Low-Friction Konzeptes durch Charnley zu Beginn der sechziger
Jahre (Charnley 1995) hat sich der Eingriff zu einem Standardverfahren der Orthopédie und
Unfallchirurgie entwickelt, dessen Erfolg im Erreichen der genannten Ziele unbestritten ist.
So wurden im Jahr 2008 in Deutschland tiber 150.000 Eingriffe ihm Rahmen des priméaren
Gelenkersatzes der Hufte durchgefiuhrt (BQS-Qualitatsreport 2008). Aufgrund der oben
skizzierten demografischen Entwicklung ist mit einer weiteren Zunahme der Implantationen
zu rechnen (Kurtz et al. 2007; Sunny 2008). Wéhrend genaue Schatzungen fur Deutschland
nicht vorliegen, vermittelt der z. B. fur die USA prognostizierte Zuwachs der Fallzahlen beim
primdren Gelenkersatz der Hifte um 174% bis zum Jahr 2030 (Kurtz et al. 2007) einen

Eindruck der auch fur die europdischen Industrienationen zu erwartenden Entwicklung.

Die Alterung der Bevolkerung mit einem wachsenden Anteil der tber 65-Jahrigen und
Alteren wird jedoch nicht nur mit einer steigenden Zahl an Patienten verbunden, sondern es
ist auch damit zu rechnen, dass sich in Zukunft eine steigende Anzahl von Patienten einer
Wechseloperation unterziehen missen (Kurtz et al. 2007). Denn wahrend der kiinstliche
Gelenkersatz der Hufte auch ein sehr erfolgreiches Verfahren ist, liegt die Lebensdauer einer
HUft-TEP in der Regel deutlich unter 20 Jahren (Karrholm et al. 2007). Mit steigender
Lebenserwartung ist daher damit zu rechnen, dass es auch bei gleichbleibender
Versorgungsqualitat in Zukunft zu einem Anstieg der Zahl der Wechseloperationen kommt.
Neben der bereits skizzierten Veranderung der Altersstruktur der Bevolkerung ist ferner zu
beobachten, dass die Menschen zunehmend auch im Alter einen aktiveren Lebensstil pflegen
(Yun 2006). In wie weit bei steigenden Ansprichen an die Funktion des Kunstgelenkes
gleichbleibend gute langfristige Resultate der HUft-TEP auch in Zukunft erzielt werden
kdnnen, ist unklar (Healy et al. 2008; Wylde et al. 2008).

Die Lebensdauer der Huft-TEP wird dabei von einer Reihe von Faktoren beeinflusst, darunter
patientenbezogene Faktoren wie Alter und Geschlecht (Karrholm et al. 2007), Qualitat und
Struktur des Knochens (Broos und Fourneau 2000; Kobayashi et al. 2000), aber auch von
Faktoren, die mit dem Operateur verbunden sind wie z. B. chirurgische Technik (Coventry
1992; Ebramzadeh et al. 1994; Berry 2004; Malik und Dorr 2007), und schlielich spielen
auch mit der Prothese selbst verknlpfte EinflussgroRen wie Design (Barrack 2000; Kubo et
al. 2001) und Material (Ebramzadeh et al. 1994; Bowditch und Villar 2001; Schweizer et al.
2005; Trebse et al. 2005) eine Rolle. Die aseptische Lockerung der Prothese stellt die
haufigste Ursache fur das Versagen des Kunstgelenks dar (K&rrholm et al. 2007). Die
dauerhafte Verankerung der azetabuldaren Komponente im Becken scheint besonders
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schwierig (Silber und Engh 1990; Hirakawa et al. 2001; Perka et al. 2004). Jedoch zeigen die
Erfahrungen der letzen Jahre mit zum Teil katastrophalen Ergebnissen, dass auch die
langfristige Stabilitadt der femoralen Komponente ein Problem darstellt (Maric und Karpman
1992; Massoud et al. 1997; Barrack 2000; Sylvain et al. 2001; Trebse et al. 2005; Luites et al.
2006). Aufgrund gelockerter Huftprothesen werden in der EU mehr als 50.000
Wechseloperationen pro Jahr notwendig (Kiefer 2007). In Deutschland wurden laut BQS-
Qualitatsreport allein im Jahr 2007 ca. 22.000 Revisionseingriffe durchgefihrt. Diese
Eingriffe sind nicht nur mit erheblichen Kosten verbunden, sondern dem Eingriff gehen auch
ein Verlust an Funktion und in der Regel erhebliche Schmerzen des Patienten voraus (Gupta
et al. 2007; Karrholm et al. 2007; Parratte und Pagnano 2008; Parvizi et al. 2008). Die
Ausgangssituation fir eine Wechseloperation ist in der Regel erheblich schwieriger als bei der
Erstimplantation (Barrack und Burnett 2005), und die Lebensdauer eines Kunstgelenkes nach
einer Wechseloperation oft verkurzt (Malchau et al. 2002). Ein Ubermaliiger Verschleil des
Polyethylens (Schmalzried et al. 2000; Sakalkale et al. 2001) kann zu einer vermehrten
Osteolyse und dem Verlust an periprothetischem Knochen beitragen (Harris 2001; Orishimo
et al. 2003a) und so die stabile Fixierung des Revisions-Implantates wesentlich erschweren
(Jacobs et al. 1993; Barrack 2000; Dunbar et al. 2001). Die bei einer Revision oft
kompromittierten Weichteile kdnnen schliefl3lich zu einem erhdhten Risiko einer Luxation und
einer reduzierten Gelenkfunktion nach einer Wechseloperation fuhren (Morrey 1997; Charles
et al. 2004; Toms et al. 2006).

Neben der Berucksichtigung der biologischen Faktoren ist eine zentrale VVoraussetzung fiir
eine langfristig erfolgreiche endoprothetische Versorgung die genaue Kenntnis der am
Huftgelenk wirkenden muskuloskelettalen Belastungen (Bergmann et al. 1995a; Bergmann et
al. 2001; Sakalkale et al. 2001; Bozic et al. 2004; Bergmann et al. 2007) und ihrer
Auswirkungen auf das Lastubertragungsverhalten zwischen Implantat und Knochen
(Sugiyama et al. 1989; Stolk et al. 2002). Die mechanische Belastung des Huftgelenkes
resultiert aus dem Zusammenwirken von Gewichtskraften, Tréagheitskraften und
Muskelkréaften. Ein Verstandnis der grundlegenden Mechanismen der Interaktion zwischen
den wesentlichen mechanischen Strukturen und den wirkenden muskuloskelettalen
Belastungen und Beanspruchungen ist daher essenzielle VVoraussetzung, um das Wesen dieser
Interaktion fur eine Optimierung der endoprothetischen Versorgung nutzbar zu machen.



1.2 Muskuloskelettale Belastungen des Hiftgelenkes

1870 beschrieb Wolff erstmals einen Zusammenhang zwischen Belastung, Beanspruchung
und anatomischen Strukturen, den er spéter im sogenannten Wolffschen Gesetz manifestierte
(Wolff 1892). Die aullerordentliche Bedeutung der Muskelkrafte fur die Belastung und
Beanspruchung des Rd&hrenknochens wurde jedoch erst spéter durch die Arbeiten von
Pauwels deutlich (Pauwels 1951; Pauwels 1973). Am Beispiel der Abduktoren und des
iliotibialen Bandes illustrierte Pauwels, wie die Wirkung der Muskeln die Beanspruchung des
Knochens reduziert. Neben Pauwels Ausfiihrungen gibt es bis heute jedoch wenig Arbeiten,
die die spezifische Bedeutung aller Oberschenkelmuskeln fir die kndcherne Beanspruchung
untersuchen. In mathematischen Analysen (Rohlmann et al. 1981; Raftopoulos und Qassem
1987) oder experimentellen Arbeiten (Cristofolini et al. 1995b) werden zumeist nur die
Abduktoren, selten auch das iliotibiale Band (Rybicki et al. 1972) bertcksichtigt. Duda und
Mitarbeiter (1998) konnten jedoch zeigen, dass die Berucksichtigung der Abduktoren und des
iliotibialen Bandes alleine nicht gentigt, um im Bereich des Femurschaftes eine physiologisch
ahnliche Beanspruchungsverteilung zu erhalten. Ihre Untersuchungen lieferten damit einen
wichtigen Hinweis auf die Bedeutung des Zusammenwirkens aller Muskeln des
Oberschenkels fur die Beanspruchung des Femurs.

1.2.1 Invivo Messungen der Krafte am Huftgelenk

Messungen der in vivo wirkenden Huftkontaktkrafte kdnnen einen entscheidenden Beitrag
zum Verstandnis der Mechanik des Huftgelenkes liefern. Solche Messungen wurden erstmals
1966 berichtet (Rydell 1966). Ein wichtiger Schritt zu einer umfassenden Darstellung der
Belastungen war die Entwicklung telemetrischer Messmethoden, die von einer Reihe von
Forschergruppen realisiert wurden (Carlson et al. 1974; English und Kilvington 1979;
Bergmann et al. 1988; Davy et al. 1988; Mann und Hodge 1990; Graichen und Bergmann
1991; Bergmann et al. 1993; Taylor et al. 1997; Graichen et al. 2007).

Die vollstandigste Darstellung der in vivo Kréafte am Huftgelenk geht auf die Arbeiten von
Bergmann und Mitarbeitern zuriick (Bergmann et al. 1993; Bergmann et al. 1995a; Bergmann
et al. 1995b; Bergmann et al. 1997; Bergmann et al. 2001"; Bergmann et al. 2004; Bergmann

et al. 2007). Wesentliche Ergebnisse aus diesen Messungen waren die Erkenntnis, dass die

! publikationen, an denen ich maRgeblich mitgewirkt habe und Mitautor bin, sind im Folgenden unterstrichen

aufgefihrt.



Krafte beim normalen Gehen ca. das 2,4-fache des Korpergewichtes (BW, body weight)
betragen und beim Treppensteigen nur geringfugig dariiber liegen (Bergmann et al. 2001).

Bedeutsam fur die Endoprothetik war vor allem auch das Ergebnis, dass das um die
Schaftachse der Prothese wirkende Torsionsmoment beim Treppensteigen besonders grol3
war, und im Einzelfall sogar um mehr als 80% (ber den Werten beim Gehen lag (Bergmann
et al. 1995a; Bergmann et al. 2001). Diese beim Treppensteigen gemessene Torsionsbelastung
konnte ein Risiko flr die dauerhafte Implantatverankerung darstellen (Bergmann et al. 1995a;
Bergmann et al. 2001; Stolk et al. 2002). Dass im Einzelfall wesentlich groRere Kontaktkrafte

am Huftgelenk auftreten kdnnen, zeigten Messungen beim Stolpern (Bergmann et al. 2004).
Obwohl es wahrend dieser zufallig im Labor beobachteten Ereignisse nicht zum Sturz kam,
traten am Gelenk Kontaktkrafte von mehr als dem 8-fachen des Koérpergewichts auf. Diese
Daten verdeutlichten, welche grolRen inneren Kréfte durch die Aktivitat der Muskeln erzeugt

werden kdnnen.

Die hier kurz skizzierten Arbeiten zu in vivo Messungen muskuloskelettaler Belastungen
geben nur einen groben Uberblick (iber die Vielzahl der durchgefithrten Untersuchungen.
Grundsétzlich beschrédnken sich die in vivo Messungen jedoch stets auf einige wenige
Patienten und die mechanischen Bedingungen am Gelenk selbst. Daher lasst sich aus den
vorliegenden Messungen noch kein vollstandiges und allgemeingultiges Bild der
muskuloskelettalen Belastung ableiten. Auch ist bisher nicht bekannt, inwieweit die in vivo
Messungen selbst die berichteten Ergebnisse beeinflusst haben.

1.2.2 Berechnung der muskuloskelettalen Belastungen des Hiiftgelenkes

Die Verwendung computerbasierter Berechnungsverfahren stellt einen etablierten Ansatz fir
die Aufklarung der muskuloskelettalen Interaktionen dar. Zur Analyse des Wechselspiels
zwischen &ulerer Belastung, Bewegung und inneren Kraften sind prinzipiell zwei
verschiedene Herangehensweisen moglich: Einerseits kann mit den Verfahren der
sogenannten dynamischen Optimierung ein vorwarts dynamischer Ansatz gewahlt werden
(Chow und Jacobson 1971), wéhrend andererseits die Verfahren der statischen Optimierung
einen invers dynamischen Lésungsansatz verwenden (Seireg und Arvikar 1975).

Bei der Verwendung der Vorwartsdynamik wird das System der Differentialgleichungen der
Bewegung durch numerische Integration geldést (Chow und Jacobson 1971; Hatze 1976;
Pandy und Berme 1989; Yamaguchi et al. 1995; Anderson und Pandy 1999; DeWoody et al.
2001; Serpas et al. 2002). Um die Interaktionen zwischen duf3eren und inneren Kréften

aufzuschliisseln, miissen die Muskelaktivierungsmuster bekannt sein (Hatze 1976). Uber die
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Kenntnis der wirkenden Muskelkrafte konnen die daraus resultierende Bewegung und die
aulleren Krafte errechnet werden. Ein Vorteil dieses Verfahrens ist daher darin zu sehen, dass
die Bewegung nicht als bekannt vorausgesetzt wird. Andererseits sind gerade die als
EingabegroRe flr dieses Analyseverfahren notwendigen Muskelaktivierungsmuster in der
Regel unbekannt (Collins 1995). Dartber hinaus ist der Rechenaufwand fur die Losung der
Bewegungsgleichungen grol? und die Berechnungen fir einen Bewegungszyklus konnen
mehrere Stunden bis hin zu Tagen dauern (Anderson et al. 1995; Yamaguchi et al. 1995;
Anderson und Pandy 1999; Koh et al. in press), so dass oft nur Modelle mit wenigen Muskeln
oder nur ebene Bewegungen betrachtet wurden (Hatze 1976; Bobbert und van Zandwijk
1999).

Um die muskuloskelettalen Belastungen mit dem alternativen Ansatz der inversen Dynamik
analytisch beschreiben zu kdnnen, missen die Bewegung und die dullere Belastung des
Korpers bekannt sein (Seireg und Arvikar 1975; Crowninshield und Brand 1981). Diese
Informationen kénnen im Rahmen einer Ganganalyse, in der die Bewegung der unteren
Extremitaten durch auf der Haut angebrachte Marker bestimmt und die am Ful3 angreifende
Bodenreaktionskraft mit  Kraftmessplatten gemessen wird, auch fir groRere
Patientenkollektive gewonnen werden (Andriacchi und Alexander 2000). Die genaue
Messung der knéchernen Bewegung durch Hautmarker ist zwar auf Grund der
Relativbewegung der Marker zum darunter liegenden Knochen erschwert (Cappozzo et al.
1996; Leardini et al. 2005). In Verbindung mit in unserer Arbeitsgruppe entwickelten
robusten Verfahren zur Bestimmung von Gelenkzentren (Ehrig et al. 2006) und Gelenkachsen

(Ehrig et al. 2007) scheinen jedoch neue Ansatze zur Kompensation dieser Weichteilartefakte

(Taylor et al. 2005) in der Lage, die Bewegung der oberen (Monnet et al. 2007) und unteren

Extremitaten (Rozumalski und Schwartz 2008) verlasslich zu beschreiben. Basierend auf
individuellen Bewegungs- und &uReren Belastungsmessungen lassen sich mithilfe der
inversen Dynamik (Bresler und Frankel 1950; Chao und Rim 1973) die Gelenkbelastungen
bestimmen. Diese Gelenklasten sind die Summe aller durch Muskeln bewirkten Kréfte und
Momente. Mit Hilfe der sogenannten statischen Optimierungsverfahren lasst sich eine
»sinnvolle” Losung fur die dazu erforderliche Muskelaktivitat finden (Seireg und Arvikar
1975; Crowninshield und Brand 1981; Brand et al. 1986; Pedersen et al. 1987). Ein Validieren
der mathematischen Analysen anhand von in vivo Messungen ist jedoch zwingend

erforderlich, um die Ergebnisse auf Plausibilitat zu prifen (Brand et al. 1994).

Unsere Arbeitsgruppe konnte in einem direkten Vergleich zwischen berechneten und in vivo
gemessenen Huftkontaktkraften ein Verfahren zur Berechnung der inneren Krafte auf
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Grundlage individueller anatomischer Modelle sowie der Daten zur Bewegung und der
auleren Belastung umfassend validieren (Heller et al. 2001a; Heller et al. 2001b). Im Rahmen

der Validierungsstudie wurden eine Ganganalyse an vier mit einer telemetrischen

Messprothese versorgten Hift-TEP Patienten durchgefuhrt (Bergmann et al. 2001). Basierend

auf CT-Daten und Rontgenbildern der Patienten wurden individuelle anatomische Modelle
erstellt, wobei die jeweilige geometrische Rekonstruktion des Hiuftgelenkes am
Computermodell genau nachvollzogen wurde. Mithilfe mathematischer
Optimierungsverfahren wurden die wahrend des normalen Gehens und Treppensteigens
wirkenden Muskel- und Gelenkkontaktkréfte fur das ganze Bein berechnet. Die Maxima der
so berechneten Huftkontaktkrafte unterschieden sich von den in vivo gemessen Werten um
durchschnittlich lediglich 12% (Gehen) bzw. 14% (Treppensteigen). Wahrend in der
Vergangenheit basierend auf vereinfachten mathematischen und anatomischen Modellen
Huftkontaktkrafte vom 4-fachen bis zum 10-fachen des Korpergewichtes fir das normale
Gehen und Treppensteigen berechnet wurden (Paul 1966; Seireg und Arvikar 1975;
Crowninshield et al. 1978a; Crowninshield et al. 1978b; Brand et al. 1994; Glitsch und
Baumann 1997), war es hier unter Berlcksichtigung der dreidimensionalen Anatomie und
Gelenkrekonstruktion moglich, eine sehr realistische Abschatzung der in vivo wirkenden
Belastungen zu geben. Der groRte Anteil der Gelenkkontaktkraft, bis zum ca. 2-fachen des
Korpergewichts, war auf die Muskelaktivitdit beim Gehen und Treppenstiegen
zuriickzufithren. Neben der guten Ubereinstimmung der Kraftamplituden war das Modell
auch in der Lage, den individuellen Charakter des zeitlichen Verlaufes in der Gelenkbelastung
beim Gehen und Treppensteigen vorherzusagen. Diese Ergebnisse legen nahe, dass dieser
Ansatz geeignet ist, die muskuloskelettalen Belastungen patientenindividuell zu berechnen
und damit zu einem besseren Verstédndnis der muskuloskelettalen Belastungen beizutragen
(Heller et al. 2001b; Stansfield et al. 2003).

1.2.3 Gelenkgeometrie als Modulator der Krafte am Hiftgelenk

Die dreidimensionale Geometrie des Hiftgelenkes wird durch die femorale Antetorsion, den
Caput-Collum-Diaphysen Winkel (CCD-Winkel), die Schenkelhalsldnge bzw. das Offset (d.h.
der senkrechte Abstand des Huftkopfzentrums zur Femurschaftachse) sowie die
dreidimensionale Position des Huftgelenkzentrums, die Anteversion und die Inklination der
Gelenkpfanne bestimmt. Der Geometrie des rekonstruierten Gelenkes wird dabei eine groRe
Bedeutung fur die Funktion (Fackler und Poss 1980; McGrory et al. 1995; Pagnano et al.
1996b; Morrey 1997; Paterno et al. 1997; Mallory et al. 1999; Hirakawa et al. 2001; Levi und



Gebuhr 2001; Masonis und Bourne 2002; Asayama et al. 2005; Argenson und Parratte 2007;
Patel et al. 2007) und den langfristigen Erfolg der endoprothetischen Versorgung
zugesprochen (Ebramzadeh et al. 1994; Schmalzried et al. 2000; Noble et al. 2003). Es liegt
nahe, dass die Geometrie des Gelenkes zunéchst einen Einfluss auf die dort wirkenden
Belastungen hat, und sich tber die Modulation der muskuloskelettalen Belastungen und
Beanspruchungen auf das langfristige Resultat der Versorgung auswirkt.

Verschiedene Autoren vermuten, dass die femorale Antetorsion eine wichtige Rolle fir die
Krafte am proximalen Femur spielt und somit das Resultat einer HUft-TEP beeinflussen
konnte (Halpern et al. 1979; Reikeras und Bjerkreim 1982; Bergmann et al. 1993). In einer
Studie zum Einsatz von Robotern in der Chirurgie zeigten Jerosch und Mitarbeiter (Jerosch et
al. 1998), dass die geplanten Antetorsionswinkel und die bei einer manueller Implantation
tatsachlich erzielten Winkel um durchschnittlich 10,8° voneinander abwichen. In einer Studie
von Schidlo und Mitarbeitern (Schidlo et al. 1999) wurden Abweichungen der postoperativen
Antetorsion im Vergleich zum prdoperativen Zustand von bis zu 22° festgestellt. Diese
Resultate wurden in einer aktuellen Arbeit von Dorr und Mitarbeitern (2009) bestéatigt, die in
einer CT-kontrollierten Studie an 109 Huft-TEPs zeigten, dass der vom Operateur angestrebte
Antetorsionswinkelbereich in weniger als 50% der Falle tatséchlich erreicht wurde. Unsere
eigenen Untersuchungen ergaben, dass eine Verénderung der Antetorsion zu erheblichen
Veranderungen der Krafte am Gelenk, aber auch der Beanspruchung im gesamten proximalen
Femur fuhrt (Heller et al. 2001a). Wenn die Antetorsion um mehr als 15° erhéht wurde, kam

es zu einem erheblichen Anstieg der Huftkontaktkrafte sowie erhdhten
Biegebeanspruchungen im proximalen Femur. In einer weiterfiihrenden Untersuchung
konnten wir feststellen, dass die Spannungen im Zementmantel eines zementierten Schaftes
unter den Torsionsbeanspruchungen beim Treppensteigen moglicherweise kritische Werte
annehmen, d.h. dass die Spannungswerte oberhalb der Dauerfestigkeit des Knochenzementes
liegen (Kleemann et al. 2003). Die Untersuchungen zeigen demnach, dass eine ungunstige

Verdnderung der Antetorsion wahrend des Eingriffs zu erhohten Belastungen und
Beanspruchungen fihren kann (Kleemann et al. 2003; Speirs et al. 2007b), die wéhrend

haufig wiederholter Alltagsaktivitdten wie dem Treppensteigen (Morlock et al., 2001)
besonders ins Gewicht fallen und letztlich eine frihzeitige Lockerung des Implantats
beglinstigen (Bergmann et al. 1995a). Wie groR der Einfluss einer Verénderung der femoralen
Antetorsion auf die Belastungen ist, héngt jedoch auch von anderen Parametern der
Rekonstruktion ab, wie z. B. dem femoralen Offset (Kleemann et al. 2003; Speirs et al.

2007b).
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Man geht dabei davon aus, dass eine VergrofRerung des femoralen Offsets zu einer Straffung
der Muskulatur und somit zu einer erhdhten Stabilitdt des Gelenkes fuhrt (Fackler und Poss
1980; Steinberg und Harris 1992; Sakalkale et al. 2001). Man nimmt weiter an, dass die fur
die Hifte wichtige Muskelgruppe der Abduktoren in Folge eines erhdhten Offsets auch einen
groReren Hebelarm bezlglich des Gelenkes erhdlt und es so zu einer Verringerung der
Kontaktkraft am Huftgelenk kommt (McGrory et al. 1995; Zahiri et al. 1999; Sakalkale et al.
2001). In einem stark vereinfachten experimentellen Versuchsaufbau fanden Davey und
Mitarbeiter (Davey et al. 1993) bei Vergroflerung der Schenkelhalslange eine deutliche
Abnahme der Abduktorenkraft und der Gelenkkontaktkraft. Ergebnisse eigener
Untersuchungen auf Grundlage des validierten muskuloskelettalen Modells bestétigen, dass es
infolge eines erhohten Offsets zur Abnahme der Abduktorenkréfte sowie der
Gelenkkontaktkréafte kommt (Kleemann et al. 2003; Speirs et al. 2007b). Diese Verminderung

der Gelenkkraft wird als positiver Faktor fur die Primér- und Langzeitstabilitit der Prothese
betrachtet. So fanden Sakalkale und Mitarbeiter (Sakalkale et al. 2001) in einer Untersuchung
zum Einfluss verschiedener geometrischer Parameter auf das VerschleiRverhalten bei
Patienten mit bilateralem Gelenkersatz an der Huifte einen signifikant geringeren
Polyethylenabrieb auf der Seite, welche die geringste Verdnderung des prdoperativen
femoralen Offsets aufwies. Wahrend die Autoren der Studie eine verbesserte Biomechanik als
Erklarung fur den verringerten Abrieb anflhrten, konnten Sie zu den tatséchlichen
Veranderung der Krafte am Gelenk keine Aussage treffen (Sakalkale et al. 2001).

Neben den geometrischen Parametern des Femurs wird die Biomechanik der Huftgelenks
wesentlich durch die Anatomie des Beckens definiert. Wéhrend der Einfluss femoraler
Parameter der Gelenkrekonstruktion auf die muskuloskelettalen Belastungen und die
Lastubertragung nach endoprothetischer Versorgung bereits im Detail untersucht wurde
(Steinberg und Harris 1992; Davey et al. 1993; McGrory et al. 1995; Schidlo et al. 1999;
Heller et al. 2001a; Sakalkale et al. 2001; Kleemann et al. 2003; Charles et al. 2004; Speirs et

al. 2007b), steht eine detaillierte Analyse entsprechender Parameter der azetabuldren
Gelenkrekonstruktion aus. Wahrend der Position der Pfanne eine entscheidende Bedeutung
fur den langfristigen Erfolg des Gelenkersatzes zugesprochen wird (Hirakawa et al. 2001), ist
eine anatomische Rekonstruktion des Huftzentrums z. B. bei Dysplasiehiiften erschwert.
Basierend auf mathematischen Analysen empfahlen Johnston et al. (Johnston et al. 1979) die
Pfanne so weit wie moéglich medial, kaudal und anterior zu positionieren, um die an der Hufte
wirkenden Krafte zu minimieren. Klinische Studien zeigen jedoch keine einheitlichen

Resultate beztiglich der kraniokaudalen Position des Hiftzentrums und dem langfristigen
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Erfolg des Gelenkersatzes (Callaghan et al. 1985; Russotti und Harris 1991; Schutzer und
Harris 1994; Pagnano et al. 1996b; Dearborn und Harris 1999; Perka et al. 2004). Auf Basis
validierter muskuloskelettaler Analysen konnte hier eine Aufklarung der wesentlichen

Zusammenhange erfolgen.

Dieser Uberblick zur Bedeutung der Gelenkgeometrie verdeutlicht, dass die Art und Weise
der Gelenkrekonstruktion die Kréfte am Gelenk maRgeblich bestimmt. Uber die Veranderung
der Biomechanik des Gelenkes kann die Gelenkrekonstruktion einen wichtigen Einfluss auf
die Langzeitstabilitat einer Endoprothese nehmen und so uber den Erfolg der Behandlung mit
entscheiden (Greenwald 1984; Wirtz et al. 1998; Head et al. 2000). Der Erfolg des totalen
Gelenkersatzes hangt daher nicht nur vom Geschick des Operateurs bei der Implantation,
sondern auch von seiner F&higkeit, den Einfluss verschiedenster Parameter auf die
muskuloskelettale Funktion und die Belastungen der Hufte richtig zu beurteilen, ab.

1.3 Bedeutung muskuloskelettaler Belastungen in der Huftendoprothetik

1.3.1 Primarstabilitat der HUft-TEP

Die Primérstabilitat ist ein entscheidender Parameter fiir das langfristige Verhalten des
Gelenkersatzes (Mjoberg et al. 1986; Kim und Kim 1993; Freeman und Plante-Bordeneuve
1994; Kobayashi et al. 1997; Claes et al. 2000). Die Primarstabilitdt hangt ab von der
geometrischen Gestaltung des Implantates (Callaghan et al. 1992; Speirs et al. 2000), der
Knochenqualitat (Wong et al. 2003), aber auch von den Belastungsbedingungen, welchen der
Knochen-Implantat-Komplex unterliegt (Bergmann et al. 1995a). So empfahlen Bergmann
und Mitarbeiter (2001), gestltzt auf ihre in vivo Messungen der Huftkréfte, der dabei
festgestellten besonderen Qualitat der Belastung beim Treppensteigen (maximales
Torsionsmoment) und aufgrund der Haufigkeit des Gehens und Treppensteigens (Morlock et
al. 2001), die Huftkontaktkrafte fur diese beiden wesentlichen Alltagsaktivitaten eines Huft-
TEP Patienten in der praklinischen Testung von Endoprothesen zu berticksichtigen. Zu
Beginn der hier vorgestellten eigenen Forschungsarbeiten war jedoch die Bedeutung der bei
verschiedenen Aktivitaten herrschenden Belastungsbedingungen fur die Primérstabilitat kaum
untersucht. Wéhrend es in der Vergangenheit erhebliche Bemihungen gab, realistische
Prufprotokolle fur experimentelle Untersuchungen (Cristofolini et al. 1995b; Britton et al.
2003; Cristofolini et al. 2003) und numerische Analysen (Stolk et al. 2001; Viceconti et al.
2001; Stolk et al. 2002; Stolk et al. 2003) zu entwickeln, existiert bis heute weder ein 1SO
noch CEN Standard zur Beurteilung der Primdrstabilidt im Rahmen der praklinischen
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Evaluation. In zahlreichen in vitro Analysen der Implantatstabilitdt wurde nur die
Huftkontaktkraft simuliert (Gebauer et al. 1989; Berzins et al. 1993; Bihler et al. 1997b;
Claes et al. 2000) Diese Bedingungen stellen jedoch eine erhebliche Vereinfachung der
tatsachlich in vivo wirkenden Belastungen dar und resultieren in einer verstérkten

Biegebelastung des Femurschaftes (Duda et al. 1998; Heller et al. 2001a). Wahrend dies eine

kritische Belastung hinsichtlich des Versagens des Schaftes darstellt, ist unklar, ob diese
Bedingungen geeignet sind, um die Stabilitadt der Verankerung des Implantates im Knochen
zu Uberprifen. Nur wenige Studien zur Primdrstabilitdt haben zusatzlich Muskelkréafte
aufgebracht (Burke et al. 1991; Callaghan et al. 1992). In diesen Studien wurden Muskel- und
Gelenkkontaktkrafte jedoch als unabhdngige GroélRen betrachtet, und die intrinsische
Kopplung zwischen Muskelaktivierung und Gelenkkontaktkréften (Winter 1990) nicht
bertcksichtigt.

Die muskuloskelettalen Belastungsbedingungen am Huftgelenk werden durch die
Gelenkkontaktkraft und das Zusammenwirken der Krafte von uber 20, das Gelenk
uberspannenden, Muskeln bestimmt (Pedersen et al. 1997). Die inneren Krafte und die
Beanspruchungen im Bereich des Schaftes der Prothese wiederum werden wesentlich durch
die Aktivitadt der Muskeln definiert (Rohlmann et al. 1981; Duda et al. 1998; Heller et al.
2001a; Bitsakos et al. 2005; Speirs et al. 2007a; Speirs et al. 2007b). Die Berticksichtigung
des Beitrags der Muskeln zu den inneren Kraften ist daher entscheidend, um Kritische

Lastbedingungen flr die Verankerung der Prothese zu identifizieren.

Mit dem bereits beschriebenen von uns entwickelten und umfassend gegen in vivo
Huftkontaktkraften validierten Modell (Bergmann et al. 2001; Heller et al. 2001a; Heller et al.

2001b) bot sich die Madoglichkeit, physiologisch  dhnliche  muskuloskelettale
Belastungsbedingungen zu bestimmen, welche den Zusammenhang zwischen Muskel- und
Gelenkkontaktkraften berticksichtigen, und dieses Prinzip so fur die in vitro Testung nutzbar
zu machen. Damit wére eine wesentliche VVoraussetzung zu einer besseren Abschatzung der in
vivo tatsachlich erreichbaren Primérstabilitat fur Prothesen mit  verschiedenen

Verankerungskonzepten geschaffen.

1.3.2 Erhalt des periprothetischen Knochens

Bei der endoprothetischen Versorgung der Hufte wird neben einer hinreichenden
Primarstabilitat auch dem langfristigen Erhalt des Knochenstockes eine grofRe Bedeutung
beigemessen (Jacobs et al. 1993; Kerner et al. 1999; Barrack 2000; Dunbar et al. 2001;
Wilkinson et al. 2003; Bhandari et al. 2005; Mueller et al. 2008). Veranderungen des
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periprothetischen Knochens sind auf Standard-Rontgenbildern erkennbar (Smolinski und
Rubash 1992; Cristofolini 1997), und koénnen mit Hilfe der Doppel-Energie-Rontgen-
Absorptiometrie (engl. Dual-Energy X-ray Absorptiometry, DEXA) quantitativ erfasst
werden (Bobyn et al. 1992; Kroger et al. 1996; Ang et al. 1997). Wahrend derzeit nicht
geklart ist, ob bzw. ab welchem Ausmall ein Verlust an Knochensubstanz oder
Knochenmineraldichte l&angerfristig klinisch relevant wird (Wilkinson et al. 2003), sieht man
den weitgehenden Erhalt der Knochensubstanz als wesentlichen Vorteil im Falle einer
Revision und daher als erstrebenswertes Ziel der Primarversorgung an (Dunbar et al. 2001;
Rosenbaum et al. 2006).

Schritte zum Erhalt des Knochens kénnen die Knochen sparende Implantation sein (Speirs et
al. 2007b; Tohtz et al. 2008; Mihalko et al. 2009), aber auch die Schaffung solcher
mechanischer Rahmenbedingungen, die den Erhalt des Knochens begtinstigen (Thomas et al.

2004). Dass die Strukturen des muskuloskelettalen Systems, und insbesondere der Knochen,
uber die F&higkeit zur Anpassung an die wirkenden mechanischen Belastungen und
Beanspruchungen verfligen, ist allgemein anerkannt (Wolff 1892; Roux 1895; Pauwels 1951;
Lanyon und Rubin 1984; Carter 1987; Rubin und McLeod 1994; Duda et al. 1998; Turner
1998; Claes und Heigele 1999; Karlsson 2001; Frost 2003; Duda et al. 2008; Rittweger und
Felsenberg 2009; Zebaze et al. 2010). Durch die Implantation einer Prothese werden die

mechanischen Rahmenbedingungen, welche der intakte Knochen erfahrt (Duda et al. 1998;

Speirs et al. 2007a), veréndert, und es kommt h&ufig zu einem Knochenabbau infolge einer
verringerten mechanischen Beanspruchung (,,stress shielding®) (Cheal et al. 1992; Weinans et
al. 1994; Kerner et al. 1999; Morrey et al. 2000; Kleemann et al. 2003; Thomas et al. 2004;
Speirs et al. 2007b; Tohtz et al. 2008). Welche mechanische Beanspruchung der Knochen

nach Implantation einer Prothese erfahrt, wird bekanntermal3en durch das Design der Prothese
(Barrack 2000; Kubo et al. 2001) und auch das verwendete Material (Ebramzadeh et al. 1994;
Bowditch und Villar 2001; Schweizer et al. 2005; Trebse et al. 2005) beeinflusst.

Jedoch kénnen auch veranderte muskuloskelettale Belastungen infolge einer Anderung der
Gelenkgeometrie nach Huft-TEP, wie oben dargestellt, zu einer Modulation der Belastung
und Beanspruchung fiihren, die vor allem auf veranderte Muskelkrafte zurtickzufuhren ist
(Heller et al. 2001a; Kleemann et al. 2003; Speirs et al. 2007b; Tohtz et al. 2008).
Verschiedene Studien belegen, dass tber die von den Muskeln auf den Knochen ausgetibten

mechanischen Krafte eine enge Kopplung zwischen Skelettmuskel und Knochen besteht.
Anhaltspunkte fur diese Verbindung wurden beim Heranwachsenden nachgewiesen (Carter et
al. 1996; Shefelbine und Carter 2004; Fricke und Schoenau 2007), aber auch beim Erwachsen
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konnte gezeigt werden, dass z. B. eine Verdnderung des Aktivitatsniveaus zundchst eine
Anpassung des Muskels und, mit einer gewissen Verzégerung, auch eine Anpassung des
Knochens zur Folge hat (Karlsson 2001; Karlsson 2004; Rittweger et al. 2005; Suominen
2006; Rittweger und Felsenberg 2009). Diese Studien legen nahe, dass eine Veranderung in
der Funktion der Muskulatur, vermittelt Uber eine Modifikation der muskuloskelettalen
Belastungen und Beanspruchungen, auch beim endoprothetischen Gelenkersatz mittelfristig

zu einem verénderten Muster des periprothetischen Knochenumbaus flihren kénnte.

Zahlreiche Studien zeigen, dass beim HUft-TEP Patienten zum einen altersbedingt (Baumann
et al. 2003; Doherty 2003; Lanza et al. 2003; Stevens et al. 2003; Waters et al. 2003; Johnson
et al. 2004; Lauretani et al. 2006; Narici und Maganaris 2006; Noirez und Butler-Browne
2006; Reeves et al. 2006; Chen 2008; Samuel und Rowe 2009; Lang et al. 2010),
insbesondere aber auch im Zuge der Osteoarthrose (Dekker et al. 1993; Hurwitz et al. 1997;
Reardon et al. 2001; Steultjens et al. 2001; Watelain et al. 2001; Arokoski et al. 2002; Eimre
et al. 2006; Amaro et al. 2007; Rasch et al. 2007; Suetta et al. 2007; Heller et al. 2008;
Grimaldi et al. 2009; Pua et al. 2009; Rasch et al. 2009; van Dijk et al. 2010) mit einer
eingeschrénkten Funktion der Hiftmuskulatur zu rechnen ist. Eine zusatzliche Schadigung der

Muskulatur infolge des chirurgischen Zugangs konnte zu einer weiteren VVerminderung der
Muskelfunktion fthren, und Uber die Kopplung zwischen Skelettmuskelfunktion und
Knochen auch den Erhalt des periprothetischen Knochens nach Huft-TEP kompromittieren.
Waéhrend die Diskussion um die sogenannten ,,minimal-invasiven* Operationsverfahren die
Bedeutung des Muskels fur die Wiederherstellung der Funktion nach Huft-TEP in den Fokus
gerlckt hat (Berger 2003; Berry et al. 2003; Berger 2004b; Berger 2004a; Berger et al. 2004;
Madsen et al. 2004; Mardones et al. 2005; Meneghini et al. 2006; Glaser et al. 2008;
Meneghini et al. 2008; Pagnano et al. 2008; Berend et al. 2009; Cohen et al. 2009; Meneghini
und Smits 2009; Vail et al. 2009; Klausmeier et al. 2010; Krych et al. 2010; Miller et al. in
press-b; Teratani et al. in press), ist die Auswirkung eines muskelschonenden operativen

Zugangs auf den periprothetischen Knochen kaum untersucht.

1.3.3 Gelenkrekonstruktion und Polyethylenabrieb

Das spate Versagen einer HUft-TEP kann das Resultat einer Lockerung, des mechanischen
Versagens der Komponente, oder des Verschleiles der artikulierenden Gelenkkomponenten
sein. Mit einem Anteil von bis zu 75 % stellt die aseptische Lockerung nach wie vor die bei
weitem hdufigste langfristige Versagensursache eines kinstlichen Hiftgelenkes dar (Malchau
et al. 1993; Havelin et al. 1995; Clohisy et al. 2004; Marshall et al. 2008; Ulrich et al. 2008;
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Springer et al. 2009). Der Verschlei des Polyethylens und eine durch die Abriebpartikel
induzierte Osteolyse sind dabei wesentliche Faktoren (Dunbar et al. 2001; Harris 2001;
Oparaugo et al. 2001; Dumbleton et al. 2002; Saleh et al. 2004; Holt et al. 2007), und
zahlreiche Untersuchungen haben die Aufdeckung der Schllsselfaktoren fiir einen erhéhten
Abrieb  zum Gegenstand. Die Ergebnisse dieser Arbeiten zeigen, dass der
Polyethylenverschleil multifaktoriell determiniert ist (Schmalzried et al. 1998; Ries 2003),
und neben der Patientenaktivitat (Schmalzried et al. 2000; Goldsmith et al. 2001) durch das
Geschlecht der Patienten, ihr Gewicht, das Prothesen-Design, die ProthesenkopfgroRRe, das
Material und die Oberflachenbeschaffenheit des Prothesenkopfes, aber auch die
Materialeigenschaften und die Behandlung des Polyethylens selbst beeinflusst wird
(McKellop et al. 2000; Joshi et al. 2001; Crowther und Lachiewicz 2002; Digas et al. 2003;
Hermida et al. 2003; Hopper et al. 2003a; Hopper et al. 2003b; Orishimo et al. 2003a;
Orishimo et al. 2003b; Heisel et al. 2004; Hamilton et al. 2005; Heisel et al. 2005; Hallan et
al. 2006). Die Entwicklung neuer Materialien stellt einen Ansatz zur Verminderung des
Polyethylenabriebs dar (Manley und Sutton 2008), und wahrend aktuelle Polyethylene mit
erhbhter  Quervernetzung mittelfristig zu einer signifikanten Verringerung des
Polyethylenabriebs zu fiihren scheinen (Digas et al. 2004; Manning et al. 2005; Geerdink et
al. 2009; McCalden et al. 2009), steht der Nachweis des positiven Einflusses auf die
langfristige Standzeit der Prothesen infolge dieser VVeranderungen am Polyethylen und dessen
Verarbeitung aus (Manley und Sutton 2008; Marshall et al. 2008).

Auch die Orientierung der Prothesenkomponenten nimmt Einfluss auf das
VerschleiRverhalten und den Abrieb, und stellt damit einen unmittelbar durch den Operateur
bestimmten Einflussfaktor beztiglich der Standzeit der Prothese dar (Del Schutte et al. 1998;
D'Lima et al. 2001; Hirakawa et al. 2001; Patil et al. 2003; Charles et al. 2004; Little et al.
2009). Wahrend der Operateur tber die Orientierung der Pfanne einerseits die Art und Weise
der Ubertragung der Belastung bestimmt und (iber die Verteilung der Spannungen und
Dehnungen in den Komponenten Einfluss auf das Abriebverhalten nimmt (Korhonen et al.
2005; Rixrath et al. 2008), so definiert er durch die Rekonstruktion des Gelenkes auch die
Gelenkbiomechanik insgesamt und damit auch die GréRe und Richtung der an der Hifte
wirkenden Krafte (Heller et al. 2001a; Sakalkale et al. 2001; Kleemann et al. 2003; Charles et
al. 2004; Schroder et al. 2004; Speirs et al. 2007b). Schon relativ wenig erhdhte Gelenkkrafte

beim Gehen konnten insbesondere beim aktiven Patienten aufgrund der Vielzahl der

Lastzyklen zu einem erhdhten Verschleil3 fiihren (Schmalzried et al. 2000; Silva et al. 2002).
Eine quantitative Bewertung der Veranderung der Gelenkkrafte im Rahmen der HUft-TEP
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konnte den Operateur in die Lage versetzen, diese Krafte und ihre Ubertragung planbar zu
machen, und so zur Optimierung der Biomechanik und letztlich der Standzeit der Hift-TEP

Zu nutzen.

1.3.4 Préaoperative Planung

Die préoperative Planung ist eine wesentliche VVoraussetzung fiur das Gelingen der Huft-TEP
(Capello 1986; Muller 1992; Dore und Rubash 1994; Eggli et al. 1998; Blackley et al. 2000;
Rosler und Perka 2000; Barrack und Burnett 2005; Gonzélez Della Valle et al. 2005). Als
Ziele der Planung werden die korrekte Bestimmung der ImplantatgroRe, die Planung der
Position und Orientierung der Komponenten, sowie das Bestimmen der Technik zum
Ausgleich der Beinlange genannt (Muller 1992; Eggli et al. 1998; Blackley et al. 2000). Die
Planung erfolgt an Rontgenbildern, bisher meist manuell, mit Hilfe von Schablonen. Mit
zunehmender Verbreitung digitaler Rontgen- und Bildarchivierungssysteme kommen in den
letzten Jahren vermehrt auch digitale Planungssysteme zum Einsatz (Bongini et al. 2000;
Rubberdt et al. 2003; Gonzélez Della Valle et al. 2005; Jolles und Leyvraz 2005; Davila et al.
2006; The et al. 2007; Gonzalez Della Valle et al. 2008; Crooijmans et al. in press; lorio et al.
in press). Wahrend im Vergleich zwischen konventioneller und digitaler Planung in der Regel
nur geringe Unterschiede im Planungsergebnis gefunden werden (The et al. 2007; lorio et al.
in press), geht die Funktionalitdt der computerbasierten Planungssysteme selten Uber die
Mdglichkeiten der manuellen Planung hinaus. Prinzipiell bestehende softwaretechnische
Madglichkeiten, den Operateur bei der Planung z. B. durch einen Vorschlag fir die Grolie der
Implantate oder deren Positionierung aktiv zu unterstiitzen, werden kaum genutzt (Bongini et
al. 2000). Die grundlegenden Einschrankungen der réntgenbildbasierten Planung wie z. B. die
Fehleranfélligkeit bei der Messung von Langen infolge ungenauer Kalibrierung bleiben aber
auch bei den digitalen Planungsverfahren bestehen (Gonzélez Della Valle et al. 2008). Diese
Limitation ist bei aufwendigeren Systemen aufgehoben, welche die knécherne und z.T. auch
die muskulére Anatomie der Hiifte auf Basis von dreidimensionalen computertomografischen
oder kernspintomografischen Bilddaten rekonstruieren, und anstelle von zweidimensionalen
Schablonen der Komponenten mit dreidimensionalen Modellen der Komponenten des
Kunstgelenkes arbeiten (Handels et al. 2000; Nakamoto et al. 2003; Ribberdt et al. 2003;
Viceconti et al. 2003a; Krokos et al. 2005). Die Funktionsweise solcher Systeme beruht meist
auf einer Erweiterung der aus der zweidimensionalen Planung bekannten Ansétze auf drei
Dimensionen und verspricht dabei eine groRere Genauigkeit und Reproduzierbarkeit in der

Planung der Position und Orientierung der Komponenten (Viceconti et al. 2003a). Die hierzu
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notwendigen Schritte zur Aufbereitung der Bilddaten sind in der Regel jedoch sehr
zeitaufwendig, so dass die Anwendung dieser Systeme bisher auf Spezialfalle und
experimentelle Studien beschrankt bleibt (Handels et al. 2000; Nakamoto et al. 2003; Krokos
et al. 2005; Seel et al. 2006). In einigen beispielhaften Anwendungen konnte aber gezeigt
werden, dass bei Berticksichtigung der individuellen dreidimensionalen Anatomie z. B. eine
detaillierte Planung zur Optimierung des Bewegungsumfanges des Kunstgelenkes mdglich ist
(Noble et al. 2003; Seel et al. 2006). Auch eine Vereinfachung der Planung z. B. durch eine
automatisierte Positionierung der Komponenten erscheint grundsatzlich gegeben (Nakamoto
et al. 2003; Viceconti et al. 2003b). Aktuelle eigene Ergebnisse zeigen, dass die bisher zeitlich
aufwendige Gewinnung wesentlicher anatomischer Information aus dreidimensionalen
Bilddaten von intelligenten Softwaresystemen vollautomatisch und genau durchgefihrt
werden kann (Kainmiller et al. 2008; Seim et al. 2008). In den vergangenen Jahren wurden

darlber hinaus vielversprechende Verfahren entwickelt, um auf der Basis von
konventionellen Rontgenbildern die dreidimensionale Anatomie patientenindividuell zu
rekonstruieren (Mitton et al. 2000; Le Bras et al. 2003; Le Bras et al. 2004; Lamecker et al.

2006). Dies ist durch die Verwendung von sogenannten statistischen Formmodellen moglich,
welche die anatomische Variabilitat der muskuloskelettalen Strukturen, z. B. des Beckens,
statistisch beschreiben (Lamecker et al. 2006; Rajamani et al. 2007). Zwar ist fur die

Erstellung der Formmodelle selbst ein gewisser manueller Aufwand erforderlich (Seim et al.
2008). Sind diese Modelle dann verfligbar, gestatten sie in Verbindung mit optimierten
mathematischen Verfahren eine rasche und genaue Rekonstruktion der dreidimensionalen
Anatomie auch ohne direkte dreidimensionale Bildgebung (Lamecker et al. 2006; Seim et al.

2008). Damit ist eine wesentliche VVoraussetzung fiir ein in der klinischen Routine nutzbares
3D Planungssystem geschaffen.

Die Integration biomechanischen Wissens um die muskuloskelettalen Belastungen in ein
solches Planungssystem konnte einen wesentlichen Zusatznutzen fir den Chirurgen
darstellen. So konnten computergestiitzte Analysen der Belastungsbedingungen an der Hiifte
dem Operateur in Zukunft helfen, im Rahmen der Planung die Gelenkrekonstruktion zu
finden, die nicht nur zu einer optimalen Beweglichkeit und Funktion des Gelenkes fihrt,
sondern auch gunstige Belastungs- und Beanspruchungsverhdltnisse fur Implantat und
Knochen schafft.

Zwar wurde in den vergangenen Jahren das Verstandnis der mechanischen Belastungen des
muskuloskelettalen Systems durch in vivo Messungen der inneren Krafte (Bergmann et al.
1995a; Bergmann et al. 2001; Bergmann et al. 2004) und Berechnungen mit validierten
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Computermodellen (Heller et al. 2001a; Heller et al. 2001b) erheblich erweitert, und der

Einfluss wichtiger Modulatoren der muskuloskelettalen Belastungen konnte von unserer
Arbeitsgruppe auch quantifiziert werden konnten. Die Mdoglichkeiten zur Nutzung dieses
Wissens zur Verbesserung der endoprothetischen Versorgung waren beim Ausgangspunkt der
hier vorgestellten Arbeit jedoch beschrénkt.

1.4  Wissenschaftliche Fragestellungen

Die Wiederherstellung der Gelenkfunktion und einer ausgeglichenen Belastung der Strukturen
sind wesentliche Ziele chirurgischer Interventionen am muskuloskelettalen Apparat (s.0.).
Durch die Identifikation der fur die mechanische Belastung der inneren Strukturen
entscheidenden Schliisselfaktoren im Zusammenspiel der aktiven und passiven Elemente des
Bewegungsapparates liefen sich neue Konzepte zur detaillierten in vitro Analyse des
Lastubertragungsverhalten zwischen Knochen und Implantat oder zwischen verschiedenen
Strukturen des nativen Gelenkes unter physiologisch dhnlichen Bedingungen entwickeln.
Préazise und effiziente Berechnungsverfahren zur Ermittlung der mechanischen Belastungen
der Gelenke konnten einen wesentlichen Beitrag zum Verstandnis klinischer Resultate liefern
und wirden auch dem weniger erfahrenen Operateur eine biomechanisch fundierte

Operationsplanung ermdglichen.

Zu Beginn der nachfolgend beschriebenen Arbeiten waren die folgenden Fragen offen oder
haben sich im Verlauf der Forschungsarbeiten ergeben, die durch experimentelle und

klinische Untersuchungen bearbeitet wurden:
1) Wie kann das Wesen des komplexen Zusammenspiels von Muskel- und Gelenkkraften
fur die in vitro Testung von Huftendoprothesen verfiigbar gemacht werden?

2) Wie konnen in in-vitro Versuchen physiologisch dhnliche muskuloskelettale

Belastungen Ubertragen werden?

3) Welche Konsequenzen ergeben sich aus der Anwendung physiologisch &hnlicher
Belastungsbedingungen fur die praklinische Testung von Hiftendoprothesen?

4) Welche mittelfristigen Konsequenzen ergeben sich aus der Manipulation der Muskeln
beim Gelenkersatz der Hufte fur den Knochen?

5) Welches sind Schlusselfaktoren der Gelenkrekonstruktion, die eine langfristige
Auswirkung fur das kiinstliche Gelenk haben?

6) Inwieweit kann die chirurgische Praxis vom Wissen um die wesentlichen Faktoren der

mechanischen Belastungen nach Gelenkersatz profitieren?
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2  Experimentelle Arbeiten

2.1.1 Physiologisch ahnliche Belastungsbedingungen fir die praklinische

Testung von Huftendoprothesen

Ein evidenzbasierter Ansatz zur Markteinflihrung neuer Endoprothesen mit einer rigorosen
praklinischen Uberpriifung der Implantate hinsichtlich ~ der  wesentlichen
Versagensmechanismen wird heute als unabdingbare Voraussetzung fur erfolgreiche
Innovation in der Endoprothetik angesehen (Huiskes 1993; Walker 2000; Viceconti et al.
2009; Schemitsch et al. 2010). Die in vivo erreichbare Primarstabilitat ist ein entscheidender
Parameter fir das langfristige Verhalten des Gelenkersatzes (Mjoberg et al. 1986; Kim und
Kim 1993; Freeman und Plante-Bordeneuve 1994; Kobayashi et al. 1997) und stellt daher ein
Schlisselelement der préklinischen Testung dar (Buhler et al. 1997a; Monti et al. 1999;
Baleani et al. 2000; Claes et al. 2000; Viceconti et al. 2001; Gotze et al. 2002). Wéhrend man
davon ausgeht, dass die Primarstabilitit wesentlich von den in vivo wirkenden
Belastungsbedingungen des Knochen-Implantat-Komplexes bestimmt wird (Bergmann et al.
1995a; Bergmann et al. 2001), haben bisherige experimentelle Untersuchungen (Cristofolini
et al. 1995b; Britton et al. 2003; Cristofolini et al. 2003) und numerische Analysen (Stolk et
al. 2001; Viceconti et al. 2001; Stolk et al. 2002; Stolk et al. 2003) zur Primérstabilitat die
Muskel- und Gelenkkontaktkréfte als unabhangige GroRen betrachtet, und die intrinsische

Kopplung zwischen Muskelaktivierung und Gelenkkontaktkréften (Winter 1990) nicht
berticksichtigt. Nur wenige Studien zur Primarstabilitdt haben zusétzlich Muskelkrafte
aufgebracht (Burke et al. 1991; Callaghan et al. 1992). Sehr oft wurden die Muskelkréafte
sogar vOllig vernachlassigt und nur die Hiftkontaktkraft simuliert (Gebauer et al. 1989;
Berzins et al. 1993; Bihler et al. 1997b; Claes et al. 2000). Wahrend diese Vereinfachungen
auch auf das Bestreben den Versuchsaufbau mdéglichst einfach zu halten zurtickzufiihren sind
(Gebauer et al. 1989; Baleani et al. 2000; Chareancholvanich et al. 2002; Gotze et al. 2002;
Decking et al. 2004; Nogler et al. 2004; Park et al. 2008; Fottner et al. 2009), fehlten zu
Beginn unserer Untersuchungen valide Daten zu Belastung des proximalen Femurs durch

Muskel- und Gelenkkrafte ganzlich.

Mit dem von uns entwickelten, gegen in vivo gemessene Kréfte validierten Modell zur

Bestimmung muskuloskelettaler Belastungsbedingungen der Hufte (Heller et al. 2001a; Heller

et al. 2001b) scheint es dagegen moglich, physiologisch &hnliche muskuloskelettale

Belastungsbedingungen zu bestimmen, welche den Zusammenhang zwischen Muskel- und
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Gelenkkontaktkraften berticksichtigen (Winter 1990; Pedersen et al. 1997). Wahrend zuvor
(Heller et al. 2001b) ein komplexes Modell der Huftmuskulatur mit Gber 30 verschiedenen

Wirklinien verwendet wurde, verlangen der limitierte Raum und die eingeschrankte, in einem
in vitro Versuch realisierbare Komplexitat eine Vereinfachung und die Reduktion der Zahl
der Muskelwirklinien.

Das Ziel dieser ersten Studie war es daher, ein Belastungsprofil fir das proximale Femur zu
entwickeln, welches die in vivo Belastungen eines typischen Huft-TEP Patienten abbildet und
dabei die Beziehung zwischen Muskel- und Gelenkkontaktkréften berticksichtigt. In dieser
Arbeit wurde das zuvor gegen in vivo Daten validierte Computermodell der unteren
Extremitaten verwendet, um das Lastprofil physiologisch &hnlicher Belastungsbedingungen
der Hufte zu entwickeln. Dieses Modell wurde vereinfacht, indem schrittweise Huftmuskeln
mit dhnlicher Funktion zusammengefasst wurden. Die Muskel- und Gelenkkontaktkrafte
wurden dann fur einen mittleren Datensatz von vier Patienten (,typischer Patient) fir das
Gehen und Treppensteigen berechnet. Die berechneten Huftkontaktkrafte wurden schlie3lich

mit den mittleren, in vivo gemessenen Kréften verglichen.

Heller, M. O., G. Bergmann, J.-P. Kassi, L. Claes, N. P. Haas

und G. N. Duda (2005a).

Determination of muscle loading at the hip joint for use in pre-clinical testing.
J Biomech 38(5): 1155-63.

Link zum Dokument: http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/15797596
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2.1.2 Ein neues Fixationssystem zur Ubertragung physiologisch ahnlicher

muskuloskelettaler Belastungen

Aus in vivo Messungen von Bergmann und Mitarbeitern und der Gruppe um D’Lima sowie
eigenen Untersuchungen war bekannt, dass die Knochen und Gelenke der unteren
Extremitaten bereits wahrend Alltagsaktivitditen wie dem Gehen und Treppensteigen
Gelenkkontaktkréften in Hohe des mehrfachen Korpergewichts unterliegen (Bergmann et al.
2001; Heller et al. 2001a; Heller et al. 2001b; Heller et al. 2003b; Taylor et al. 2004; D'Lima
et al. 2005a; D'Lima et al. 2005b; Heller et al. 2007b). In der vorangehenden Arbeit konnten

wir weiter zeigen, wie auf Grundlage dieses Wissens und der Verwendung eines validierten
Modells physiologisch &hnliche Belastungsprofile fiir die in vitro Testung abgeleitet werden
konnen (Heller et al. 2005a).

Gerade wenn im Experiment aber keine Kunststoffknochen verwendet werden kdnnen und die
dort bekannten Techniken zur Kraftubertragung nicht zur Verfugung stehen, stellt die
Ubertragung physiologisch dhnlicher Muskelkrafte im Rahmen einer biomechanischen in
vitro Testung - aufgrund der hohen Krafte - eine besondere Herausforderung dar. Dies ist vor
allem auch fur Untersuchungen zum Verstdndnis des Zusammenspiels der aktiven und
passiven Strukturen des Bewegungsapparates am Knie der Fall (Huberti und Hayes 1988;
Durselen et al. 1995; Rudy et al. 1996; Beynnon und Amis 1998; Zavatsky et al. 2004).

Eine Hauptschwierigkeit ist hier die adaquate Verbindung des Muskel-Sehnen-Komplexes zu
der mechanischen Komponente des Prufaufbaus, von der die Muskelkrafte in vitro erzeugt
werden. Mit herkommlichen Fixationsmethoden stellt diese Verbindung meist das schwéchste
Glied der Kette dar, das in der Regel versagt bevor physiologische Kraftamplituden erreicht
werden. Eine weitere Einschrankung besteht darin, dass eine physiologische Kraftrichtung
aufgrund der oft raumfordernden Verbindungsmechanismen nur schwer zu realisieren ist
(Haut Donahue et al. 2002; Robinson et al. 2005), vor allem wenn die Krafte mehrerer
Muskeln gleichzeitig berucksichtigt werden sollen (Farahmand et al. 1998a; Farahmand et al.
1998b; Beck et al. 2005; Ostermeier et al. 2006).

Um diesen Problemen zu begegnen, wurde von unserer Arbeitsgruppe daher eine neue

Fixationsmethode entwickelt (Schottle et al. 2009). Dabei wird eine Extensionshiilse so tiber

dem Muskel appliziert und anschlielRend in einer speziellen Nahttechnik mit dem Muskel-
Sehnen-Komplex verbunden, dass eine lineare Verlangerung der Sehne entsteht. Um die
Frage zu klaren, wie physiologische Kréfte in vitro tbertragen werden kdnnen, testeten wir in

dieser Arbeit nun die Hypothese, dass die neue Fixationsmethode im Rahmen der
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biomechanischen Testung in der Lage ist, physiologische Muskelkréafte zu Ubertragen. Das
Ziel der Studie war zu untersuchen, ob die neue Methode physiologisch &hnliche Krafte
zuverlassig uber den Muskel-Sehnen-Komplex auf den Knochen und letztlich das Gelenk
ubertragen kann. Die drei Quadrizepskomponenten von 16 Schafskniegelenken wurden dazu
mit vier verschiedenen Fixationstechniken versorgt und bis zum Versagen belastet. Die im
Test erreichten Krafte wurden mit den vom Computermodell errechneten maximalen Kraften,
die als Ann&herung der physiologischen in vivo Belastungen angesehen wurden, verglichen,

um die verschiedenen Techniken zu bewerten.

Schattle, P. I. Goudakos, N. Rosenstiel, JE Hoffmann, WR Taylor, GN Duda,

und MO Heller (2009).

A comparison of techniques for fixation of the quadriceps muscle-tendon complex for
in vitro biomechanical testing of the knee joint in sheep.

Med Eng Phys 31(1): 69-75.

Link zum Dokument: http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/18539516
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2.1.3 Analyse der Primarstabilitat zementfreier Schafte unter

physiologisch ahnlicher muskuloskelettaler Belastung

Nach der Definition physiologisch &hnlicher Belastungsbedingungen fir typische
Alltagsaktivitaten (Heller et al. 2005a) und der Klarung der Moglichkeiten zur Ubertragung

solcher Lasten in der biomechanischen in vitro Testung (Schottle et al. 2009) galt es nun zu

analysieren, welches die wesentlichen Lastbedingungen sind, die bei der préklinischen
Evaluation von Hiftschaften auf jeden Fall berticksichtigt werden sollten. Da die zementfreie
Verankerung femoraler Komponenten beim endoprothetischen Gelenkersatz der Hiifte vor
allem beim Primdrersatz in jungen und aktiven Patienten aber auch beim Revisionsersatz
zunehmend als Alternative zu den zementierten Fixierungstechniken angesehen wird
(Chandler et al. 1981; Perka et al. 2004), sollten Untersuchungen speziell flr solche
zementfrei eingebrachten Implantate durchgefiihrt werden.

Gegenstand der im Folgenden beschriebenen Studie war daher, den Einfluss der Aktivitat
eines Patienten auf die Primadrstabilitat zementfreier Schafte zu ermitteln (Kassi et al. 2005;

Kassi et al. 2006). Zentrales Element war dabei die aktive Simulation der zuvor bestimmten

Muskelkréfte fir das Gehen und Treppensteigen (Heller et al. 2005a) im in vitro Prufaufbau.

Zum Vergleich wurde auch ein vereinfachter Lastfall betrachtet, bei dem keine Muskelkréafte
berticksichtigt wurden und lediglich die Huftkontaktkraft beim Treppensteigen direkt am
Huftgelenk appliziert wurde. Dazu wurden CLS Prothesen in 18 Kunstfemora implantiert und
zyklisch belastet. Die Interface-Bewegungen flir die verschiedenen Belastungsbedingungen

wurden mit sieben induktiven Wegaufnehmern aufgezeichnet und verglichen.

Kassi J-P, M Heller, U Stoeckle, C Perka, und G Duda (2005).

Stair climbing is more critical than walking in pre-clinical assessment of primary
stability in cementless THA in vitro.

J Biomech 38:1143-54

Link zum Dokument: http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/15797595

Ausgehend von der Erkenntnis, dass eine Instabilitdt des zementfrei eingebrachten Schaftes
den Osteointegrationsprozess gefahrden kann, wurden in der Vergangenheit verschiedene
Schaftdesigns entwickelt, um die Ubertragung der muskuloskelettalen Belastung zwischen

Implantat und Knochen zu optimieren, die Relativbewegung am Interface zwischen
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Femurschaft und der umgebenden Knochenstruktur zu minimieren, und so eine ausreichende
anfangliche Stabilitat sicherzustellen (Zweymuller et al. 1988; Spotorno et al. 1993; Bourne
und Rorabeck 1998). Wahrend proximal verankerte Schafte das Ziel haben, die Belastung
durch die umgebende Spongiosa in den metaphysaren Femur zu Ubertragen, sollten distal
verankerte Schéfte prinzipiell die Belastung von der Schaftspitze auf die Femurdiaphyse

Ubertragen.

Dies fuhrte uns nun zur Frage, wie verschieden die anfanglichen mechanischen Bedingungen
unterschiedlicher Schaftdesignkonzepte im Bezug auf die Priméarstabilitat tatséchlich sind.
Die Bestimmung der GroRenordnung und der Muster der Interfacebewegungen verschiedener
Konzepte der Femurschaftverankerung kann helfen, diese Konzepte zu bewerten und das
gegenwartige Verstandnis des Verhaltnisses zwischen Belastungsiibertragungsmechanismen

und kndcherner Integration zu verbessern.

Daraus ergab sich als Ziel der nédchsten Untersuchungen, den Einfluss des
Verankerungskonzepts auf die anfanglichen Interfacebewegungen und somit auf die
Primérstabilitat von zementfrei implantierten Femurschaften unter physiologisch &hnlichen
Belastungsbedingungen in vitro zu bestimmen (Heller et al. 2005b). In dieser Studie wurde

der Einfluss einer metaphysdaren sowie einer meta-diaphyséren Verankerung auf die
Primarstabilitat zementfreier Schafte unter angendhert physiologischer Belastung in vitro
untersucht. Metaphysédr und meta-diaphyséar verankernde Schafte (je n=6) wurden in
Kunstfemora implantiert. Die Interface-Bewegungen wurden fiir das Treppensteigen, den in
der vorangegangenen Studie als wesentlich identifizierten Lastfall, mit der dort beschriebenen
Technik aufgezeichnet (Kassi et al. 2005; Kassi et al. 2006) und die Primarstabilitat

verglichen.

Heller, M. O., J. P. Kassi, C. Perka und G. N. Duda (2005).
Cementless stem fixation and primary stability under physiological-like loads in vitro.
Biomed Tech (Berl) 50(12): 394-9.

Link zum Dokument: http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/16429942
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2.1.4 Bedeutung des chirurgischen Zugangs ftir die periprothetische
Knochenmineraldichte
In der Bearbeitung der Fragen, wie das Wesen des Zusammenspiels von Muskel- und

Gelenkkréaften fur die in vitro Testung von Huftendoprothesen verfligbar gemacht werden
kann (Heller et al. 2005a; Schéttle et al. 2009), und welche Konsequenzen aus der

Anwendung physiologisch dhnlicher Belastungsbedingungen fiir die préklinische Testung von
Huftendoprothesen resultieren (Heller et al. 2005b; Kassi et al. 2005; Kassi et al. 2006),
konnte die Bedeutung der Muskeln und der durch sie erzeugten muskuloskelettalen

Belastungen fur die Bestimmung der Primérstabilitat einer Prothese herausgearbeitet werden.

Neben einer ausreichenden Primérstabilitat in der unmittelbar postoperativen Phase spielt aber
auch die dauerhaft stabile Integration der Prothese im Knochen eine wesentliche Rolle fur den
langfristigen Erfolg des Gelenkersatzes (Pilliar et al. 1986; Haddad et al. 1987; Morscher
1987; Maloney et al. 1989; Sugiyama et al. 1989; Nistor et al. 1991; Engh et al. 1992; Soballe
et al. 1992; Soballe 1993). Dem Erhalt des periprothetischen Knochens kommt daher eine
wesentliche Bedeutung zu. Es ist bekannt, dass die postoperative Knochenmasse von einer
Vielzahl an Faktoren wie Geschlecht, Gewicht, aber auch den Designparametern der Prothese
wie z.B. GroRe (Nishii et al. 1997) und Biegesteifigkeit (Engh und Bobyn 1988; Bobyn et al.
1992; Ang et al. 1997) bestimmt wird. Wahrend Implantat-Design-Parameter nachweilich
einen Einfluss auf den Knochenumbau haben, ist der Unterschied im langerfristigen
Knochenverlust bei verschiedenen Implantaten weniger stark ausgepragt als erwartet.
Dagegen zeigte sich, dass der Knochenverlust nach HUft-TEP durch eine erhebliche
interindividuelle Variabilitdt gekennzeichnet ist (Spittlehouse et al. 1998; Yamaguchi et al.
2000). Daher liegt es nahe, dass Uber das Design des Implantates und das
Lastubertragungsverhalten hinaus auch andere Faktoren einen entscheidenden Einfluss auf die
Knochenmineraldichte des proximalen Femur nach Huft-TEP haben.

Es ist lange bekannt, dass mechanische Faktoren die Anpassung der Knochens beeinflussen,
und entweder zur Formation oder dem Verlust von Knochen fiihren kénnen (Wolff 1870;
Wolff 1892; Wolff 1899; Jacobs et al. 1993; Claes und Heigele 1999). Vorlaufige Analysen
der muskuloskelettalen Belastungsverhéltnisse legten nahe, dass der chirurgische Zugang
aufgrund eines verschiedenen Weichteiltraumas einen Einfluss auf die Krafte nach Hift-TEP
haben kann (Heller et al. 2003a). Die Abduktoren der Hufte, die fir die Stabilisierung des

Gelenkes besonders wichtig sind, konnen im Rahmen des anterolateralen Zuganges, bei

Verwendung adaquater chirurgischer Technik, geschont werden, wohingegen die Muskeln
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beim lateralen, transglutealen Zugang geteilt und madglicherweise beschadigt werden
(Hardinge 1982; Frndak et al. 1993). Wahrend verschiedene Vor- und Nachteile mit diesen
Zugéngen assoziiert werden, ist Uber ihre Auswirkung auf die Belastung der Hufte und die
langerfristige Knochenstruktur wenig bekannt. Insbesondere der Einfluss des chirurgischen
Zuganges auf die periprothetische Knochenmineraldichte ist bisher kaum untersucht
(Zimmerman et al. 2002).

Es scheint jedoch wahrscheinlich, dass Ort und Ausmal} der Weichteilschadigung durch
verschiedene chirurgische Zugénge die postoperativen Belastungsbedingungen der Hifte
beeinflussen. Man kann weiter davon ausgehen, dass eine Veranderung der
muskuloskelettalen Belastungsbedingungen den langfristigen Verlauf des Knochenumbaus
beeinflussen kann. In einem nédchsten Schritt untersuchten wir daher die Hypothese, dass die
Verwendung zweier unterschiedliche Zugdnge bei der Versorgung mit HUft-TEP
Unterschiede im Verlauf der Knochenumbauprozesse zur Folge hat, die sich in der
langerfristigen Entwicklung der Knochenmineraldichte ablesen lassen (Perka et al. 2005).

Dazu wurden in einer retrospektiven Studie die klinische Funktion und die periprothetische
Knochenmineraldichte fur zwei Gruppen mit 35 (Gruppe A: anterolateraler Zugang) bzw. 47
Hiften (Gruppe B: transglutealer Zugang), die alle mit einem zementfreien

Zweymiillersystem versorgt wurden, bestimmt.

Perka, C., M. Heller, K. Wilke, W.R. Taylor, N.P. Haas, H. Zippel,
und G.N. Duda (2005).

Surgical Approach Influences Periprosthetic Femoral Bone Density.
Clinical Orthopaedics and Related Research 432:153-9

Link zum Dokument: http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/15738816
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2.1.5 Gelenkmechanik und klinische Langzeitresultate nach Huft-TEP

Die Erkenntnis, dass die Muskeln und die durch sie hervorgerufenen Belastungen eine
wichtige Rolle nicht fur eine realistische Abschétzung der in vivo erreichbaren Primarstabiliat
einer Huftendoprothese einnehmen (Heller et al. 2005a; Heller et al. 2005b; Kassi et al. 2005;
Kassi et al. 2006), sondern eine Verdnderung des Muskels sich auch, in Abhdngigkeit des

Ausmalles des chirurgischen Traumas beim Gelenkersatz, mittelfristig auf die
Knochenmineraldichte um das Implantat auswirkt (Perka et al. 2005) fiihrte dann zu der

Frage, inwieweit auch das langerfristige Ergebnis des Eingriffes von den durch die Muskeln

gepragten mechanischen Belastungen abhangt.

Die auf das Gelenk oder die Prothese einwirkenden Kréfte und die Art und Weise der
Ubertragung dieser Belastung auf den Knochen spielen fiir den langfristigen Erfolg des
kinstlichen Gelenkersatzes (Funktion, Abrieb) eine wesentliche Rolle (Jacobs et al. 1994;
Schmalzried und Callaghan 1999; Schmalzried et al. 2000; Harris 2001; Sakalkale et al. 2001;
Perka et al. 2004; Bergmann et al. 2007). Da computergestutzte Analyseverfahren im Prinzip
eine ideale Mdoglichkeit bieten, Informationen zu Muskel- und Gelenkkréften
patientenindividuell verfugbar zu machen (Schréder et al. 2004; Heller et al. 2007b; Heller et
al. 2008), stellt die Validierung der Vorhersagen muskuloskelettaler Analysen gegen

moglichst umfassende, klinische Daten einen zentralen Schritt dar, um Grundlagenwissen

uber die muskuloskelettalen Belastungen in der Klinik verfugbar zu machen.

Das Ziel der n&chsten Untersuchung war es daher, den Zusammenhang zwischen der Position
der Pfanne und den resultierenden muskuloskelettalen Belastungen zu ermitteln und zu
Uberprifen, inwieweit die an einer kontrollierten Probandengruppe ermittelten
biomechanischen Resultate (Heller et al. 2001a; Heller et al. 2001b; Heller et al. 2005a) zum
Verstandnis des klinischen Ergebnisses einer deutlich grofReren Anzahl von Patienten

beitragen konnen. Dies wadre Voraussetzung fur die Implementierung biomechanischer
Parameter in pra- und intraoperative Planungssysteme. In der Studie zur Kl&rung, ob diese
Anforderungen erflllt sind, wurde das validierte und zuvor beschriebene muskuloskelettale
Model des menschlichen Beines (Heller et al. 2001a; Heller et al. 2001b; Taylor et al. 2004)
verwendet, um den Einfluss der Position des Huftzentrums auf die Huftkontaktkréfte wéhrend

des normalen Gehens und Treppensteigens zu untersuchen (Heller et al. 2007¢). Im Rahmen

der klinischen Studie konnten nach einer mittleren Nachuntersuchungszeit von 9,3 Jahren
insgesamt 121 Huiften ausgewertet werden. Die zweidimensionale Penetration des

Prothesenkopfes wurde gegenliber der Pfanneneingangsebene gemessen und der
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volumetrische Abrieb des Polyethylens nach der Methode von Charnley und Halley (Charnley
und Halley 1975) ausgewertet. Die Rekonstruktion eines anatomisch korrekten Huftzentrums
wurde nach der Methode von Ranawat und Mitarbeitern (Ranawat et al. 1980) bewertet. Die
klinischen Resultate und das Ausmal des VerschleiBes wurden dann mit den
muskuloskelettalen Belastungen der Rekonstruktion verglichen.

Heller, M. O., J. H. Schroder, G. Matziolis, A. Sharenkov, W. R. Taylor, C. Perka
und G. N. Duda (2007).

Muskuloskelettale Belastungsanalysen. Biomechanische Erklarung klinischer
Resultate — und mehr?

Der Orthopade 36(3): 188-94.

Link zum Dokument: http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/17333071
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3 Diskussion

Der endoprothetische Ersatz des Huftgelenks ist ein sehr erfolgreiches Verfahren zur
Schmerzreduktion und der Wiederherstellung der Funktion fur Patienten mit degenerativen
Gelenkveréanderungen, und wurde daher auch als die Operation des 20. Jahrhunderts
beschrieben (Learmonth et al. 2007). Vor dem Hintergrund einer weiter steigenden
Lebenserwartung und einer gleichzeitigen Zunahme der Anspriche der Patienten an die
Funktion des Kunstgelenkes ist jedoch unklar, inwieweit auch in Zukunft eine
gleichbleibende Erfolgsrate und eine hohe Zufriedenheit der Patienten mit dem Verfahren
gewahrleistet werden kdnnen (Kurtz et al. 2007; Healy et al. 2008; Sunny 2008; Wylde et al.
2008). Es stellt sich die Frage, welche Veranderungen im chirurgischen Vorgehen, der
Nachbehandlung, aber auch in der Implantatentwicklung am besten dazu geeignet sind, ein
optimales Ergebnis des kiunstlichen Gelenkersatzes der Hifte auch unter diesen veradnderten
Bedingungen langfristig zu sichern. Gerade aufgrund des bisher dokumentierten Erfolges des
totalen Gelenkersatzes der Hufte wird fur die Einfiihrung neuer Implantate ein rigoroser,
wissenschaftlich orientierter Zugang zu deren Entwicklung und préklinischer Testung
gefordert (Bulstrode et al. 1993; Barrack 2000; Morscher 2003; Malchau et al. in press). Das
Ziel dieser Forderung ist es, ein Implantatversagen aufgrund  bekannter
Versagensmechanismen bereits im Vorfeld des klinischen Einsatzes neuer Produkte sicher
auszuschlieBen (Huiskes 1993; Walker 2000; Viceconti et al. 2009). Wéhrend die Bedeutung
der mechanischen Belastungen fir die Primarstabilitat einer Huftendoprothese allgemein
anerkannt ist (Gheduzzi und Miles 2007), war jedoch das Einbeziehen der Wechselwirkung

von Muskel- und Gelenkkontaktkréften (Bergmann und Heller 2010 fiir die préaklinische

Testung von Huftendoprothesen auf Grundlage valider, konsistenter Belastungsdaten zu
Beginn dieser Untersuchungen nicht moglich. Basis der vorliegenden Arbeit war daher
zundachst die These, dass sich durch die Identifikation der flr die mechanische Belastung der
inneren Strukturen entscheidenden Faktoren neue Konzepte zur detaillierten in vitro Analyse
unter physiologisch &hnlichen Bedingungen des Lastlbertragungsverhalten zwischen

Knochen und Implantat und auch der Lastverteilung im nativen Gelenk entwickeln lassen.

! 'pyblikationen, an denen ich maRgeblich mitgewirkt habe und Mitautor bin, sind im Folgenden unterstrichen

aufgefihrt.
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3.1.1 Physiologische Belastungsbedingungen

Ein wesentlicher Beitrag dieser Arbeit fur die Analyse des Lastubertragungsverhaltens
zwischen Implantat und Knochen war daher die Beschreibung eines methodischen Ansatzes
zur Entwicklung eines Lastprofils, um das Wesen des komplexen Zusammenspiels von
Muskel- und Gelenkkraften fur die in vitro Testung verfugbar zu machen. In der Anwendung
auf das Huftgelenk wurde ausgehend von einem komplexen anatomischen Modell der
Huftmuskulatur zur Berechnung der Muskelkraftverteilung ein Lastprofil entwickelt, welches
die in vivo Belastung des Huftgelenks adaquat abbildet, und dabei so weit vereinfacht, dass
eine Applikation der Krafte im in vitro Prufaufbau realistisch erscheint. Entscheidende
Voraussetzung fur die Vereinfachungen war der Bezug zu dem validierten Modell (Heller et
al. 2001b) und den in vivo Huftkontaktkraften (Bergmann et al. 2001), um die Gute der

erreichten Approximation sowohl hinsichtlich der Gelenk- als auch der Muskelkrafte

quantifizieren und beurteilen zu kénnen.

Eine Besonderheit des hier entwickelten Belastungsprofils der Hufte ist in der
Berlcksichtigung der Krafte fur zwei wesentliche Alltagsaktivitaten zu sehen, dem Gehen
und Treppensteigen: Wéhrend mit dem Gehen die hdufigste, dynamische Alltagsaktivitat
(Morlock et al. 2001) mit in das Lastprofil aufgenommen wurde, sind nun erstmals auch die
wesentlichen Muskelkrafte fir das Treppensteigen abgebildet und fir die préklinische
Testung verfligbar. Dies ist bedeutsam, da beim Treppensteigen auf Grund der gréReren
Huftbeugung und der verstarkt anterior-posterior wirkenden Muskelkréfte sowohl groRere
anterior-posterior gerichtete Gelenkkontaktkréfte auf das proximale Femur, vor allem aber
auch erhohte Torsionsmomente um die Femurschaftachse wirken (Bergmann et al. 1995a;
Bergmann et al. 2001; Bergmann et al. 2010). Dem Nachweis einer ausreichenden

Rotationsstabilitdt gegen diese Torsionsmomente kommt daher eine zentrale Rolle in der
préklinischen Testung neuer Huftendoprothesen zu (Wroblewski 1979; Burke et al. 1991;
Sugiyama et al. 1992; Wirtz et al. 1998; Monti et al. 1999; Baleani et al. 2000; Harrington et
al. 2002; Berry 2004; Cristofolini et al. 2007; Cristofolini und Viceconti 2009; Park et al.
2010). Mit einem Fehler von weniger als 10% stehen erstmals verlassliche Daten der
maximalen muskuloskelettalen Belastungen fiir zwei wesentliche Alltagsaktivitaten zur
Verflugung. Damit wird durch diese Arbeit die Abschatzung der in vivo erreichbaren
Primarstabilitat einer Hiftendoprothese unter einer realistischeren Abschatzung der in vivo
wirkenden muskuloskelettalen Belastungen ermdglicht.
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Dabei ist die Anwendung des hier vorgestellten Lastprofiles der Hifte nicht allein auf in vitro
Experimente beschrankt und eine Ausweitung der Anwendung dieser Muskel- und
Gelenkkontaktkréafte fir ergdnzende computergestutzte Finite-Elemente-Analysen zur
Charakterisierung des Lastlbertragungsverhaltens des Knochen-Implantat-Komplexes
sinnvoll. Die systematische Analyse der wesentlichen Modulatoren der lokalen mechanischen
Bedingungen in Implantat und Knochen sind in solchen Studien aufgrund der genauen
Kontrolle der Versuchsbedingungen am Computer besonders einfach mdglich. Inzwischen
konnten die neuen Belastungsdaten in einer Vielzahl entsprechender Studien angewandt und
damit u.a. grundsétzliche Fragen zum Lastubertragungsverhalten und der Analyse der
Primarstabilitat von Endoprothesen (Abdul-Kadir et al. 2008; Simpson et al. 2009; Zhang et
al. 2010), aber auch der Designoptimierung von Schéften (Matsoukas und Kim 2009) wie
auch Fragen zum langfristigen Verhalten des Knochen-Implantat-Komplexes (Lennon et al.
2007; Behrens et al. 2009; Ong et al. 2009; Scannell und Prendergast 2009) bearbeitet

werden.

Die Applikation dieses auf das Wesentliche beschrénkten Belastungsprofils ist vor allem auch
immer dann von Vorteil, wenn ein Experiment zeitlich aufwendig oder ressourcenintensiv ist.
Dies trifft insbesondere fur sogenannte probabilistische Simulationsstudien zu, wo fir die
rechnergestiitzte Identifikation der wesentlichen Modulatoren des Lastlbertragungsverhaltens
von Implantaten eine Vielzahl von Parametern gleichzeitig betrachtet wird und eine grof3e
Anzahl von Finite-Elemente-Analysen erforderlich ist (Pérez et al. 2006; Ong et al. 2008; Laz
und Browne 2010; Rohlmann et al. 2010a; Rohlmann et al. 2010b). Wahrend bei der
Berechnung einiger weniger Finite-Elemente-Analysen die Bertcksichtigung aller
Muskelkréfte fur mehrere Zeitpunkte des Gangzyklus ohne weiteres moglich ist (Duda et al.
1998; Duda et al. 2001; Duda et al. 2002; Kleemann et al. 2003; Speirs et al. 2007a; Speirs et
al. 2007b), erlaubt das in seiner Komplexitat reduzierte, physiologische Lastprofil aufeinander

abgestimmte Muskel- und Gelenkkrafte beim Gehen und Treppensteigen auch in
probabilistischen Analysen zum Studium des Lastiibertragungsverhaltens bei 1000 und mehr
Finite-Elemente-Analysen zu berlcksichtigen (Viceconti et al. 2006).

Waéhrend verschiedene Autoren das auf der Grundlage von Hiftendoprothesenpatienten
entwickelte Lastprofil mangels spezifischer Daten fir die muskuloskelettalen
Belastungsbedingungen nach Fraktur auch fur die Analyse von Osteosynthesen am Femur
verwenden (Mahaisavariya et al. 2006; Eberle et al. 2010; Montanini und Filardi 2010), bleibt
es weiteren Studien vorbehalten zu klaren, inwieweit die Belastungsbedingungen nach Fraktur

tatsachlich mit denjenigen eines HUft-TEP Patienten vergleichbar sind. Aufgrund der
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Eingangs skizzierten demografischen Entwicklung und der Zunahme altersbedingter
Frakturen der Hufte kommt der Charakterisierung der wesentlichen Einflussfaktoren der
muskuloskelettalen Belastungen nach Fraktur sicherlich eine herausragende Bedeutung fur die
Alterstraumatologie und die Entwicklung neuer, regenerativer Therapien zu (Duda et al.
2008).

3.1.2 Invitro Analyse der Primarstabilitdt und Gelenkmechanik unter

physiologischer Belastung

Die Primérstabilitat ist ein wesentlicher Pradiktor des klinischen Erfolges einer Endoprothese
(Kim und Kim 1993; Freeman und Plante-Bordeneuve 1994; Kobayashi et al. 1997) und die
Quantifizierung der Stabilitdt im in vitro Versuch stellt ein zentrales Element der
praklinischen Evaluation neuer Implantate dar (Buhler et al. 1997a; Monti et al. 1999;
Viceconti et al. 2009). Auf Basis des physiologischen Belastungsprofils (Heller et al. 2005a)

konnte nun ein Prifaufbau entwickelt werden, in dem erstmals der aktive Beitrag der Muskeln
zur Belastung des proximalen Femurs im in vitro Testaufbau realisiert wird (Kassi et al. 2005;
Kassi et al. 2006).

Wahrend die besondere Bedeutung der Belastungen fir die Evaluation der Priméarstabilitét
von vielen Autoren erkannt und eine Reihe verschiedenster Belastungsbedingungen in vitro
realisiert wurde (Gebauer et al. 1989; Berzins et al. 1993; Cristofolini et al. 1995a; Buhler et
al. 1997a; Baleani et al. 2000; Maher und Prendergast 2002; Cristofolini et al. 2003; Viceconti
et al. 2006; Cristofolini et al. 2007), wird bei dem neuen Prufverfahren das Knochen-

Implantatkonstrukt reproduzierbar mit einer Gesamtbelastung entsprechend der in in vivo

ermittelten typischen Krafte eines Huft-TEP Patienten beaufschlagt (Bergmann et al. 2001;
Heller et al. 2001b; Heller et al. 2005a; Bergmann et al. 2010). Die Messung der plastischen

(Migration) und elastischen Bewegungen (Mikrobewegung) der Prothese im Knochen infolge
der  aktiven  Muskelkréfte erlaubt so eine detaillierte  Beurteilung  des
Lastibertragungsverhaltens und der Primarstabilitdt einer Prothese unter typischen
Alltagsbelastungen.

Durch die so erstmalig realisierte aktive Applikation der Muskelkréfte beim Gehen und
Treppensteigen wird nicht nur das Wesen der in vivo wirkenden Interaktion von Muskel- und
Gelenkkréften fur die in vitro Testung nutzbar gemacht, sondern es wird auch der aktive
Beitrag der Muskelkréfte zur Reduktion der Biegemomente im proximalen Femur realisiert
(Duda et al. 1998; Kleemann et al. 2003; Speirs et al. 2007a; Speirs et al. 2007b; Tohtz et al.
2008). Im Vergleich der Aktivitaten ergaben sich fir das Treppensteigen deutlich gréRere
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Mikrobewegungen, charakterisiert durch eine Bewegung der Prothese in vornehmlich axialer
Richtung und Retrotorsion. Die auf Grund der Belastung am Interface zwischen Prothese und
Knochen induzierte Instabilitat war jedoch nicht nur beim Treppensteigen deutlich groRer als
beim Gehen, sondern war vor allem auch bei Bericksichtigung der Muskelaktivitat erheblich
groRer als bei alleiniger Wirkung der Huftkontaktkraft. Ein Grund fiir diesen Unterschied
konnte sein, dass bei Bericksichtigung der Muskelkréafte die Prothese sich weniger im
knochernen Lager verklemmt als bei Belastung durch die Kontaktkraft am Gelenk alleine.
Dies konnte erklaren, warum die physiologischere Belastung in vitro zu groReren
Mikrobewegungen flhrt, die besser mit den in vivo ermittelten Daten vergleichbar sind als die

Resultate ohne Berticksichtigung der Muskeln.

Im Vergleich der Resultate des Schaftes mit metaphysarer Verankerung (CLS Spotorno) mit
denjenigen des meta-diaphysér verankernden Zweymuller Alloclassic Schaftes fanden sich
zwar den unterschiedlichen Verankerungskonzepten folgend ein etwas variierendes Muster

und Ausmal} der Interfacebewegungen (Heller et al. 2005a). Die Mikrobewegungen bleiben

jedoch selbst unter den anspruchsvollen Belastungsbedingungen des Treppensteigens stets
deutlich unterhalb des als kritisch fur die ossére Integration berichteten Schwellwertes von
150 pm (Pilliar et al. 1986) und stehen somit im Einklang mit dem klinischen Erfolg beider
Implantate (Siebold et al. 2001; Garcia-Cimbrelo et al. 2003; Perka et al. 2004; Grbl et al.
2006; Reigstad et al. 2008; Aldinger et al. 2009a; Aldinger et al. 2009b; Bhalodiya und Singh
2009; Suckel et al. 2009; Merle et al. 2010; Biemond et al. in press). So stehen nun sowohl
ein Protokoll als auch Benchmarkdaten fir zwei klinische erfolgreiche Implantate
unterschiedlicher Designphilosophien zur Verfligung (Heller et al. 2005a; Heller et al. 2005b;

Kassi et al. 2005; Kassi et al. 2006), gegen welche nun eine kritische Evaluation der in vivo

erreichbaren Primérstabilitdt neuer Prothesen mit verschiedenen Verankerungskonzepten

moglich ist.

Das hier beschriebene grundsatzliche Vorgehen zur Analyse der Muskel- und Gelenkkrafte
und der Identifikation wesentlicher mechanischer Interaktionen insbesondere auch bei
funktionell anspruchsvolleren Aktivitaten ist dabei nicht auf die Anwendung an der Hufte

beschrankt, und wurde bereits erfolgreich auf das Kniegelenk tbertragen (Goudakos et al.

2009; Goudakos et al. 2010). In einer vergleichenden Untersuchung zur Eignung

verschiedener Fixationsverfahren zur Ubertragung der zuvor numerisch ermittelten
Muskelkréfte konnte hier zudem ein neues Verfahren zur Ubertragung auch groRerer Lasten
auf den Muskel-Sehnen Komplex etabliert werden (Schéttle et al. 2009). Die zundchst am

Tiermodell ermittelten positiven Eigenschaften des auf einer Extensions-Hulse basierten
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Verfahrens konnten in der in vitro Testung am menschlichen Knie bestétigt werden. Hier
zeigt sich, dass mit der neuen Extensions-Hulsen-Technik zuverlassig Muskelkrafte von
insgesamt weit tber 3000 N auf das Patellofemoralgelenk tbertragen werden kénnen. Diese
auf einem industriellen Produkt basierte Technik erwies sich damit als nicht nur
kostenglinstig, sondern sie bietet aufgrund der geringen Abmessungen ideale
Voraussetzungen neben den physiologischen Kraftbetrdgen auch die Kraftrichtungen der
verschiedenen Komponenten des M. Quadriceps Femoris auch bei eingeschranktem
Platzverhdltnissen im in vitro Experiment genau einzustellen. Unter diesen VVoraussetzungen
war es moglich, neben der bekannten Abhangigkeit der Kinematik des Tibiofemoralgelenkes
von den wirkenden Muskelkraften (Heller et al. 2007a) auch die Bedeutung der Muskulatur

fuir die Modulation der Kontaktmechanik des Patellofemoralgelenkes nachzuweisen
(Goudakos et al. 2009) und erstmals auch die physiologischen Grenzen der VergroRerung der

Kontaktflache als Mechanismus zur Regelierung der Gelenkdruckes aufzuzeigen (Goudakos
et al. 2010). Damit stellt die neue Technik eine bessere Alternative zu den bisher bekannten
Verfahren zur Ubertragung physiologischer Belastungen auf den Muskel-Sehnen-Komplex in
der in vitro Analyse der Gelenkbiomechanik dar (Nagamine et al. 1995; Sakai et al. 1996;
Farahmand et al. 1998b; Farahmand et al. 2004). Zusammen zeigen diese Arbeiten nun wie
mit einem komplementdren Ansatz aus numerischen Analysen zum Verstdndnis der
muskuloskelettalen Belastungen und neuen Verfahren zur in vitro Untersuchung der lokalen
mechanischen Bedingungen ein neues, integratives Konzept zur Analyse der Gelenkmechanik
unter physiologisch ahnlichen Belastungsbedingungen realisiert werden kann.

3.1.3 Periprothetische Knochendichte und Polyethylenabrieb unter dem

Einfluss muskuloskelettaler Belastungen

In den bisher diskutierten Arbeiten standen experimentelle Analysen zum grundsétzlichen
Verstandnis des Lastlbertragungsverhaltens nach endoprothetischer Versorgung der Hufte
unter einer physiologischen Belastung durch Muskel- und Gelenkkontaktkrafte im
Vordergrund. Diese zielten somit vor allem auf die Entwicklung und die praklinische Testung
neuer Prothesen ab. Die Bedeutung der Veranderung der Belastungsbedingungen infolge
unmittelbar durch den Chirurgen zu beeinflussender Faktoren wie dem chirurgischen Zugang
und des dadurch bedingten operativen Muskeltraumas sowie der Art und Weise der
Gelenkrekonstruktion und deren mittelfristige Auswirkung standen im Zentrum der Kklinisch
orientierten Studien (Perka et al. 2005; Heller et al. 2007c¢).
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Wenn auch dem langfristigen Erhalt des periprothetischen Knochens eine groRe Bedeutung
beigemessen wird (Jacobs et al. 1993; Kerner et al. 1999; Barrack 2000; Dunbar et al. 2001;
Wilkinson et al. 2003; Bhandari et al. 2005; Mueller et al. 2008), und dartiber hinaus wohl
bekannt ist, dass uber die von den Muskeln auf den Knochen ausgetibten mechanischen
Kréfte eine enge Kopplung zwischen Skelettmuskel und dem Knochen besteht (Wolff 1892;
Roux 1895; Pauwels 1951; Lanyon und Rubin 1984; Carter 1987; Rubin und McLeod 1994;
Duda et al. 1998; Turner 1998; Claes und Heigele 1999; Karlsson 2001; Frost 2003; Duda et
al. 2008; Rittweger und Felsenberg 2009; Zebaze et al. 2010), war die Auswirkung des

operativen Zugangs und einer daraus folgenden Beeintrachtigung der Muskulatur auf den
periprothetischen Knochen bisher kaum untersucht.

In der vergleichenden Studie zur Knochenmineraldichte nach mehr als 5 Jahren nach
Implantation eines Zweymdllerschaftes konnte ein signifikanter Unterschied sowohl in den
proximo-lateralen als auch in den proximo-medialen Griin-Zonen dokumentiert und somit die
wesentliche Bedeutung des Erhaltes der Funktion der Muskulatur fur den Erhalt des

Knochens nach Hift-TEP nachgewiesen werden (Perka et al. 2005). Neben den bereits

bekannten Faktoren wie dem Geschlecht der Patienten (Buckland et al. 2010) sowie dem
Verankerungskonzept und dem Prothesendesign (Kroger et al. 1998; Meneghini et al. 2010;
Smolders et al. 2010) konnte mit dem operativen Zugangsweg nun ein neuer Einflussfaktor
fur die periprothetische Knochendichte identifiziert werden. Im Kontext der Entwicklung
neuer knochensparender Implantate (Speirs et al. 2007b; Tohtz et al. 2008; Chen et al. 2009;

Mihalko et al. 2009) weisen unsere Ergebnisse darauf hin, dass ein langfristiger Erhalt des

Knochens vor allem von Prothesen, die eine weichteilschonende Implantation erméglichen,
erwartet werden kann. Eine Analyse der Gelenkmechanik konnte weiter zeigen, dass es
infolge einer Beeintréchtigung der Abduktoren zu einer Verénderung der Verteilung aller
Muskelkréfte am Huftgelenk kommt (Heller et al. 2003a). Somit kann fir die Tatsache, dass

die Knochenmineraldichte nach transglutealem Zugang nicht nur lateral — im direkten Bereich
des Zugangs — sondern auch medial signifikant reduziert war, eine biomechanische Erklarung
gefunden werden. Da es bei Patienten mit geringer Knochenmineraldichte generell zu einem
verstarkten Verlust an Knochendichte im postoperativen Verlauf kommt (Buckland et al.
2010; Smolders et al. 2010), kdnnten vor allem Frauen mit bereits prdoperativ geschwéchter
Muskulatur und geringer Ausgangsknochendichte von einem weichteilschonenden Zugang fir
den Erhalt der Muskel- und Gelenkfunktion sowie des periprothetischen Knochens profitieren
(Heller et al. 2008).
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Waéhrend bisherige klinische Studien zum Einfluss des chirurgischen Zugangs vornehmlich
auf die Dislokation als wichtige Frihkomplikationen der Hiftendoprothetik fokussiert haben
(Vicar und Coleman 1984; Mallory et al. 1999; Ritter et al. 2001; Masonis und Bourne 2002;
Berend et al. 2010) und vor allem kurzfristige Effekte der minimalinvasiven Endoprothetik
wie z. B. eine schnellere Erholung der Funktion (DiGioia et al. 2003; Sculco et al. 2004;
Inaba et al. 2005; Sculco und Boettner 2006; Dorr et al. 2007; Fink et al. 2010) und ein
verkurzter Krankenhausaufenthalt (Dorr et al. 2007; Duwelius et al. in press) beschrieben
wurden, zeigen die Ergebnisse unserer Studie nun, dass das Management der Weichteile Gber
den Einfluss der Muskulatur auf die Knochenmineraldichte auch langerfristige Konsequenzen
haben kann.

Dass mit klinischen Scores in der Regel keine langer anhaltenden funktionellen Effekte der
minimalinvasiven Technik gefunden wurden, kodnnte neben einem womdglich gering
ausgepragten Effekt insbesondere bei Patienten mit eher guter Funktion aber auch in einem
Ceiling-Effekt der klinischen Scores begriindet sein (Marx et al. 2005; Garbuz et al. 2006;
Domzalski et al. 2010). Wahrend auch im Rahmen detaillierter ganganalytischer
Untersuchungen bisher vor allem kurzfristige und keine langerfristigen funktionellen Vorteile
des weichteilschonenden Vorgehens nachgewiesen wurden (Mayr et al. 2009; Foucher et al.
in press), ist hier kritisch anzumerken, dass dabei funktionell anspruchsvollere Aktivitaten
d.h. Aktivitaten bei welchen funktionelle Unterschiede deutlicher hervortreten kdnnten, wie
z. B. das Aufstehen von einem tiefen Stuhl oder das Treppensteigen (Heller et al. 2001b;
Foucher et al. 2008; Goudakos et al. 2009; Goudakos et al. 2010; Konig et al. 2010; Singh et
al. 2010; Lamontagne et al. in press), nicht untersucht wurden. Mit der RSA Methode als

sensitivem Verfahren zur Analyse der Migration konnten dagegen in einer Untersuchung der
Arbeitsgruppe aus Oxford zum Einfluss des chirurgischen Zugangs auf das in vivo Verhalten
zementierter Schéfte signifikante Unterschiede in der Migration iber einen Zeitraum von 24
Monaten hinweg beobachtet werden, welche die Autoren auf die zugangsabhdngig
verdnderten muskuloskelettalen Belastungen zuruckfiihrten (Glyn-Jones et al. 2006).
Aktuelle, MRT-basierte klinische Studien konnten ferner einen direkter Einfluss des
chirurgischen Zugangsweges auf die Huftmuskulatur selbst nachweisen (Mdller et al. 2010;
Miiller et al. in press-a). Es ist daher nicht auszuschlie3en, dass es bei anspruchsvolleren
Alltagsaktivitdten der Patienten auch zu messbaren Funktionsunterschieden kommt. Neue
Verfahren zur Ganganalyse, die Weichteilartefakte reduzieren und die Gelenkzentren und
Gelenkachsen auch bei Patienten mit eingeschranktem Bewegungsumfang genau und
zuverldssig bestimmen (Taylor et al. 2005; Ehrig et al. 2006; Ehrig et al. 2007; Kornaropoulos
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et al. 2010; Taylor et al. 2010), kdnnten auch weniger stark ausgepréagte Unterschiede in der

Kinematik und Kinetik zuverlassig zu detektieren und wesentliche Voraussetzung dafir sein,
zu klaren, inwieweit sich ein weichteilschonendes Operieren auch positiv auf die Funktion der
Patienten bei anspruchsvolleren Alltagsaktivitdten auswirkt. Auf Basis eines mit solch
préziseren Methoden gewonnen Verstandnis der wesentlichen, die Funktion
charakterisierenden Parameter, konnten in Zukunft neue Tests entwickelt werden, um
sensitive Merkmale muskuloskelettaler Kompetenz auch im Rahmen der klinischen Routine
zu erfassen (Singh et al. 2010).

3.1.4 Muskuloskelettale Belastungen in der praoperativen Planung

Die Erkenntnis, dass die Muskeln und die durch sie hervorgerufenen Belastungen eine
wichtige Rolle nicht nur fur die realistische Abschdtzung der in vivo erreichbaren
Primarstabiliat einer Huftendoprothese einnehmen (Heller et al. 2005a; Heller et al. 2005b;
Kassi et al. 2005; Kassi et al. 2006), sondern dass die Funktion des Muskels in Abhangigkeit

der AusmalRles des chirurgischen Traumas beim Gelenkersatz sich auch mittelfristig auf die
Knochenmineraldichte um das Implantat auswirkt (Perka et al. 2005) fiihrte dann zu der

Frage, welches die weiteren, durch den Operateur bestimmbaren Modulatoren der
mechanischen Belastungen am Huftgelenk sind, die den langfristigen Erhalt des
Gelenkersatzes wesentlich beeinflussen.

Durch die Verbindung einer klinischen Untersuchung an 121 Huften mit einer
biomechanischen Analyse zum Zusammenhang zwischen der Position der Pfanne und den
resultierenden  muskuloskelettalen  Belastungen konnten wir zeigen, dass der
Polyethylenabrieb nach einer mittleren Nachuntersuchungszeit von 9,3 Jahren in besonderem
MaRe von der medio-lateralen Position des Gelenkzentrums beeinflusst wird (Heller et al.
2007¢). So wies die Gruppe der Patienten mit medialisiertem Huftzentrum einerseits eine
deutliche Verminderung der Hiftkontaktkréafte auf, zeigte aber andererseits auch einen
signifikant verringerten Polyethylenabrieb. Wahrend in 27 % der Félle das operativ
rekonstruierte Huftzentrum hoher als das ,,anatomisch normale* lag (Ranawat et al. 1980),
hatte dies weder einen entscheidenden Einfluss auf die Gelenkkontaktkrafte noch auf das
langerfristige klinische Ergebnis. Zwar wird in der Literatur diskutiert, dass ein kranialisiertes
Huftzentrum zu ungunstigen Belastungsbedingungen am Huftgelenk fiihrt (Johnston et al.
1979) und mit einem unglnstigeren langfristigen klinischen Ergebnis verbunden ist
(Callaghan et al. 1985; Pagnano et al. 1996a). Die guten Ergebnisse unserer Studie stimmen

jedoch mit den Resultaten anderer Autoren Uberein, die ebenfalls gute langerfristige
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Ergebnisse fir Patienten mit einem weiter kranial rekonstruierten Huftzentrum berichten
(Russotti und Harris 1991; Schutzer und Harris 1994; Dearborn und Harris 1999). Die
Besonderheit unserer Studie war es, dass hier erstmals ein validiertes Modell der unteren
Extremitaten eingesetzt wurde, um den Zusammenhang zwischen der Position des

Huftzentrums und den auf das Gelenk einwirkenden Hiftkontaktkraften zu untersuchen.

Durch den Vergleich der mit einem validierten muskuloskelettalen Modell ermittelten
biomechanischen Parameter mit den langfristigen Ergebnissen des Polyethylenabriebs
offenbarte sich, dass bei einer Verschiebung des Huftzentrums nach kranial keine wesentliche
Erhdhung der Belastung der Hufte auftritt und auch der Polyethylenabrieb nach tiber 9 Jahren
im Vergleich zur anatomischen Gelenkrekonstruktion nicht messbar erhéht ist. Dagegen
wurde eine wesentlich ausgeprégte Abhangigkeit der Muskel- und Huiftgelenkkontaktkrafte
von der medio-lateralen Position des Huftzentrums gefunden. Eine solche Erhéhung der
Huftkontaktkraft flihrt zu einer Zunahme des Abriebs (Schmalzried et al. 2000). Die Kklinische
Funktion der hier untersuchten jungen und eher aktiven Patienten war dabei nicht von der
Rekonstruktion des Gelenkzentrums abhdngig, so dass ein eindeutiger Zusammenhang
zwischen den berechneten Kraften bei unterschiedlicher Positionierung der Pfanne und dem in
der klinischen Studie bestimmten Abrieb besteht. Wahrend die langfristigen Ergebnisse des
totalen Gelenkersatzes der Hifte von einer Vielzahl an Faktoren abhdngt (Perka et al. 2005),

wurde hier nun die Rekonstruktion oder Medialisierung des Huftzentrums als wesentlicher
Faktor zur Minimierung der auf die Pfanne einwirkenden Belastungen und des daraus
resultierenden Polyethylenabriebs identifiziert. Somit ist der Nachweis erbracht, dass unsere
Analysen der muskuloskelettalen Belastungsbedingungen (Heller et al. 2001a; Heller et al.

2001b; Heller et al. 2005a) zum Verstandnis des klinischen Ergebnisses einer deutlich

groReren Anzahl von Patienten beitragen. Damit ist eine wesentliche VVoraussetzung erfullt,
um die entsprechenden biomechanischen Parameter erfolgreich in pra- und intraoperative
Planungssysteme zu integrieren und Grundlagenwissen Uber die muskuloskelettalen

Belastungen in der Klinik verflighbar zu machen.
Perspektive: muskuloskelettale Belastungsanalysen in der klinischen Praxis?

Waéhrend die hier vorgestellten Ergebnisse zeigen, dass Wissen uber die muskuloskelettalen
Belastungen fiir die erfolgreiche endoprothetische Versorgung der Hiifte entscheidend ist,
wird seine breite Anwendung in Planungssystemen in der klinischen Praxis nur dann moglich
sein, so diese - wenn Uberhaupt - nur mdglichst geringe Anforderungen an die erforderliche
Bildgebung, die Rechenleistung und den vom Operateur zu leistenden Zeitaufwand stellen.
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Waéhrend komplexere Analysen des Lastverteilung zwischen Prothese und Implantat mittels
Finite-Elemente-Analysen (Kleemann et al. 2003; Speirs et al. 2007a; Speirs et al. 2007b;

Tohtz et al. 2008) aufgrund der mathematischen Komplexitat und des Rechenaufwandes

derzeit nicht in der klinischen Routine denkbar sind, kdnnen Analysen muskuloskelettaler
Belastungen z. B. im Rahmen der préoperativen Planung der Gelenkrekonstruktion auch heute

schnell und technisch einfach durchgefihrt werden (Schréder et al. 2004). Aktuelle
Ergebnisse zeigen, dass sich durch die Kombination von a priori Wissen um die anatomische
Variabilitat, verfugbar z. B. in sogenannten statistischen Formmodellen, mit nur einer
Rontgenaufnahme (Beckentibersicht) individuelle, dreidimensionale anatomische Modelle des
Beckens errechet werden konnen, die fur eine Abschatzung der Biomechanik des Beckens

genugen (Lamecker et al. 2006). Selbst die Identifikation wichtiger kndcherner Landmarken

am Becken kann heute vollautomatisch und ohne zusétzliche Interaktion des Operateurs mit
einer Genauigkeit erfolgen, die genlgt um z. B. auch geringe, moglicherweise funktionell
aber relevante Geschlechtsunterschiede in der Beckenanatomie zu erfassen (Seim et al. 2008;

Seim et al. 2009; Tohtz et al. 2010). Intraoperativ konnen diese Daten durch

Navigationssysteme heute bereits errechnet werden (Stidhoff et al. 2009). Dadurch ist es nicht

nur moglich prazise zu navigieren (im Sinne der Positionierung), sondern auch das
biomechanische Ergebnis der gewahlten Technik darzustellen. In Zukunft wird der
routinemalige Einsatz validierter muskuloskelettaler Belastungsanalysen eine Ergénzung
préoperativer oder intraoperativer Operationsplanungen darstellen.
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4 Zusammenfassung

Vor dem Hintergrund einer weiter steigenden Lebenserwartung und einer gleichzeitigen
Zunahme der Anspriiche der Patienten an die Funktion einer Huftendoprothese ist unklar,
inwieweit auch in Zukunft eine zumindest gleichbleibende Erfolgsrate und eine hohe
Zufriedenheit der Patienten mit dem bisher sehr erfolgreichen Verfahren gewéhrleistet werden
konnen. Es stellte sich die Frage, wie das Verstdndnis um die muskuloskelettalen
Belastungsbedingungen der Hufte mit dazu beitragen kann, ein optimales langfristiges
Ergebnis des kinstlichen Gelenkersatzes der Hifte auch unter diesen verénderten

Bedingungen zu sichern.

Ein wesentlicher Beitrag dieser Arbeit war die Beschreibung eines methodischen Ansatzes zur
Entwicklung eines Lastprofils, um das Wesen des komplexen Zusammenspiels von Muskel-
und Gelenkkraften fir die in vitro Testung verfugbar zu machen. Mit einem neuen
Prufverfahren wird erstmalig die aktive Applikation der Muskelkrafte beim Gehen und
Treppensteigen realisiert. Somit wird das Knochen-Implantatkonstrukt reproduzierbar mit
einer Gesamtbelastung entsprechend der in vivo ermittelten typischen Kréfte eines Hift-TEP
Patienten beaufschlagt und das Wesen der in vivo wirkenden Interaktion von Muskel- und
Gelenkkréften fur die in vitro Testung nutzbar gemacht. In der Anwendung des Protokolls zur
Analyse zweier klinisch erfolgreicher Schaftsysteme konnte die besondere Bedeutung der
gewahlten Belastungsbedingungen fur die Evaluation der Primaérstabilitdt demonstriert
werden. Aufgrund der Resultate dieser Studien ist die Beriicksichtigung der Belastungen beim
Treppensteigen, die als kritisch hinsichtlich der Torsionsstabilitdt zu sehen sind, als
wesentliches Element der Uberpriifung der Primarstabilitat einer Huftendoprothese zu
fordern. Zusammen zeigen diese experimentellen Arbeiten wie mit einem komplementéren
Ansatz aus numerischen Analysen zum Verstandnis der muskuloskelettalen Belastungen und
neuen Verfahren zur in vitro Untersuchung der lokalen mechanischen Bedingungen ein neues,
integratives Konzept zur Analyse der der Gelenkmechanik unter physiologisch &hnlichen
Belastungsbedingungen realisiert werden kann. Von diesem Ansatz sind in Zukunft nicht nur
entscheidende Impulse fur die Entwicklung neuer Konzepte fur die im Vergleich zur
femoralen Seite immer noch kritischere endoprothetische Versorgung des Azetabulums zu
erwarten, sondern auch wichtige Impulse fir die Entwicklung regenerativer Therapieansatze

zur gelenkerhaltenden Behandlung von Verletzungen und Erkrankungen der Gelenke.

Durch die Verbindung einer klinischen Untersuchung mit einer biomechanischen Analyse

zum Zusammenhang zwischen der Position der Pfanne und den resultierenden
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muskuloskelettalen Belastungen konnten wir zeigen, dass der langfristige Polyethylenabrieb
in besonderem Mal3e von der medio-lateralen Position des Gelenkzentrums beeinflusst wird
und erstmals ein validiertes Modell der unteren Extremitdten einsetzten, um den
Zusammenhang zwischen der Rekonstruktion des Gelenkes, den auf das Gelenk einwirkenden
Huftkontaktkréaften, und dem Langzeiterfolg der Huft-TEP darzustellen. In Zukunft kénnte
der routinemaBige Einsatz validierter muskuloskelettaler Belastungsanalysen im Rahmen
standardisierter préoperativer Planung und intraoperativer navigationsgestitzter Umsetzung
signifikant die Langzeitfunktion durch Reduktion des Abriebs der Endoprothese und
Optimierung der muskularen Funktionsparameter des Gelenks verbessern. Durch die
Implementierung dieser Technologien in préoperative Planungs- und intraoperative
Navigationssysteme ert6ffnet sich die Moglichkeit, den Operateur bei seinem Vorgehen durch
Vorhersagen der patientenspezifischen postoperativen Biomechanik zu unterstiitzen. Wir
gehen davon aus, dass durch eine auf diese Weise optimierte Biomechanik auch die
Funktionsparameter des kinstlichen Gelenks entscheidend verbessert werden kénnen.
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6 Anhang

6.1 Verzeichnis der Abktrzungen

3D drei-dimensional

BW Body weight, Korpergewicht
CCD-Winkel Caput-Collum-Diaphysen-Winkel
CT Computer-Tomographie

DEXA Dual Energy X-Ray Absorptiometry, Doppel-Energie-Rdntgen-
Absorptiometrie

MRT Magnet-Resonanz-Tomografie
TEP Totalendoprothese
RSA Roentgen Stereophotogrammetric Analysis, Rontgen-

Stereophotogrammetrische Analyse
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