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Einleitung 1

1. Einleitung

1.1 Einfithrung in die Endoprothetik

In Deutschland werden pro Jahr ca. 190000 Hiiftgelenksendoprothesen implantiert mit stei-
gender Tendenz. Ursache hierfiir ist die steigende Lebenserwartung im Zusammenhang mit
dem hohen Anspruch an Lebensqualitit durch Mobilitit.

Die zunehmende Verbreitung der Hiiftendoprothetik sowie die immer ldnger werdenden Beo-
bachtungszeitraume ermdglichen es, die mittel- und langfristigen Probleme der Endoprothetik
zu erforschen und die Prothesen sowie die Implantation weiter zu entwickeln und zu verbes-
sern.

Ein grofles Problem in der orthopddischen Chirurgie ist die aseptische Implantatlockerung. Es
gibt verschiedene Faktoren, die zu dieser Lockerung fiihren. Im Vordergrund stehen einerseits
grundsitzliche Probleme der Krafteinleitung (Biomechanik) wund  andererseits
implantattechnische Aspekte (Abrieb, Korrosion, Reibung und gegebenenfalls auch Material-
briiche).

Die Prothesenlockerung wird durch den Verlust des mechanischen und biologischen Gleich-
gewichtes zwischen Prothese und Knochen hervorgerufen (Huiskes 1993). Dieses gilt sowohl
fiir zementfreie wie auch zementierte Prothesen. Mikrobewegungen zwischen Implantat und
Knochen durch die unterschiedlichen Elastizititsmodule sind unvermeidlich.

Man geht heutzutage davon aus, dass der aseptischen Prothesenlockerung eine chronisch
inflammatorische Reaktion zugrunde liegt.

Durch Mikrobewegungen kommt es zu Entziindungsreaktionen des umliegenden Gewebes.
Des Weiteren entstehen Abriebprodukte der Gelenkanteile unterschiedlicher Qualitdt und
Quantitit, die eine Fremdkorperreaktion auslosen. Entscheidend ist hierbei eher die Quantitit
(Willert et al. 1989).

Wie Willert und Semlitsch (1977) in histopathologischen Untersuchungen gezeigt haben, ent-
steht iiberwiegend als biologische Reaktion auf den verwendeten Knochenzement
Methylmethacrylat eine bindegewebige Grenzmembran zwischen Zement und Knochen, die
zur frithzeitigen Lockerung des Implantats unter Belastung fiihren kann.

Diskutiert werden dabei neben der toxischen und thermischen Irritation des Gewebes auch
dadurch bedingte resorptive Vorgidnge am Knochen. Die Knochenresorption durch
Osteoklasten wird mittels Mediatorenfreisetzung (z.B. Interleukine und TNF-alpha) ausgelost.
Die Mediatoren werden von Makrophagen freigesetzt, die versuchen, die nicht resorbierbaren

Partikel der Implantatwerkstoffe (Kunststoff, Kohlefaserstoff, Keramik und Metalllegierun-
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gen sowie Knochenzement) zu verdauen. Jeder dieser Werkstoffe in Form von Partikeln kann
den Vorgang der aseptischen Lockerung auslosen, wenn groflere Mengen des Abriebs in das
umliegende Gewebe gelangen. (Willert et al. 1989).

Ubersteigt die Abriecbmenge die Speicherkapazitiit der lokalen Abwehrzellen, ist eine lokale
Entziindungsreaktion unvermeidlich, deren Folge eine Osteolyse ist. Lokale Osteolyse fiihrt
wiederum durch die reduzierte Stabilitdt zu Druck- und Spannungsspitzen an der Prothesen-
Knochengrenzfliche, was letztendlich in einer beschleunigten Materialermiidung mit mehr
Abriebpartikeln und somit in der Auslockerung des Implantats miindet (Trdger und Triger
1994).

Seit die ersten Hiiftgelenksendoprothesen implantiert wurden, ist man stetig bemiiht um die
Entwicklung und Verbesserung der Komponenten in der Arthroplastik. Dazu zihlen die Form
und das Material der Prothese genauso wie die Operationstechnik unter Beachtung der Ge-
websschonung und vor allem der Biomechanik.

Die aseptische Lockerung als Spatkomplikation nach Prothesenimplantation nimmt auf Grund
der verldngerten Lebenserwartung und des Endoprotheseneinsatzes auch bei jiingeren Patien-
ten stetig zu und riickt daher immer mehr in das Zentrum der Forschung.

Es gab  schon  zahlreiche  Untersuchungen an  gelockerten  zementierten
Hiifgelenksendoprothesen. Zentraler Mittelpunkt dieser Untersuchungen ist meistens die
Oberflache des Knochenzementes, die im direkten Kontakt zum Knochen steht, d.h. die Ze-
ment/Knochengrenze. Die Anteile des Knochenzementes, die im direkten Kontakt zum Pro-
thesenschaft stehen, wurden jedoch meistens vernachléssigt.

Unsere Untersuchungen beziehen sich auf den Knochenzement an der Prothe-
sen/Zementgrenze, insbesondere auf das Volumen des von der Prothese abgeschliffenen Ze-

mentes.

1.2 Verankerung von Hiiftendoprothesen

Fiir eine gute Funktion des kiinstlichen Hiiftgelenksersatzes ist es erforderlich, dass die
Hiiftgelenksendoprothese mit dem Femur eine Einheit bildet. Daher ist eine optimale Veran-
kerung der Prothese im proximalen Femur unabdingbar. Dieses kann entweder zementiert

oder zementfrei erfolgen.
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1.2.1 Zementierte Prothesen

1.2.1.1 Knochenzement

Das Polymethylmethacrylat wurde Anfang der 50er Jahre bereits tierexperimentell als Fixati-
onsmaterial erprobt. Ab 1960 fixierte Charnley seine Prothesen mit diesem Knochenzement.
Seit seiner Einfiihrung ist es zu einer enormen Verbreitung der Hiiftendoprothetik gekommen,
und der Zement hat sich zur Prothesenfixation seit nunmehr 50 Jahren bewéhrt mit teilweise
sehr guten Langzeitergebnissen (Endmann 2000). In den 80er Jahren waren ca. 55% aller
Hiiftgelenksendoprothesen zementiert verankert (Burke et al. 1984). Auf Grund der zuneh-
menden Lebensdauer und des damit verbundenen erhéhten Altersdurchschnitts der Patienten
ist davon auszugehen, dass der Anteil der zementierten Hiiftgelenksendoprothesen noch ge-
stiegen ist und deutlich iiber 55% liegt.

Trotz guter Langzeitergebnisse sind wir noch nicht zufrieden, da die mittlere Verweildauer
etwa 15-20 Jahre betriigt und die Uberlebensrate guter Systeme bei 10 Jahren mit 98 bis 99%,
nach 15 Jahren aber nur mit ca. 80 bis 85% angegeben wird.

Der heute gebriuchliche Knochenzement besteht aus zwei Komponenten, einem Pulverpoly-
mer und monomerer Fliissigkeit. Das Pulver mit den 20 pm bis 100 um groBen Polymerisati-
onskugeln wird erst vor der Applikation intraoperativ mit dem Monomer, welches in Form
einer klaren Fliissigkeit vorliegt, gemischt.

Zu den meisten Verankerungskonzepten gehdrt ein geschlossener Zementmantel um das Im-
plantat (Scheerlinck und Casteleyn 2006). Ein weiterer entscheidender Faktor ist die Verzah-
nung zwischen Zement und Knochen. Die Hauptaufgabe des Zementes ist es, die von der Pro-
these auf den Knochen und umgekehrt einwirkenden Kréfte zu iibertragen. Diese Fahigkeit
entscheidet letzten Endes liber Langzeitstabilitdt des Implantates. Je ausgedehnter die Penetra-
tion des Zementes in das Knochenlager, desto grofer ist die Belastbarkeit des Implantatlagers.
Deshalb ist es sinnvoll, durch eine Jet-Lavage die Knochenspéne und das Mark aus den obers-
ten Schichten der Spongiosa auszuwaschen, um ein Eindringen des Zementes in die Tiefe zu
ermdglichen.

Daher sind fiir einen Operationserfolg nicht nur die Basiseigenschaften des Zementes von
wichtiger Bedeutung, sondern auch die korrekte Anwendung.

Willert und Buchhorn (1983) haben die Vorteile und Nachteile des Knochenzementes be-
schrieben. Vorteilhaft sind die Ummantelung der Prothese um Inkongruenzen des Knochens

auszugleichen, eine einfache Positionierung und vor allem die sofortige, stabile Verankerung,
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die eine schnelle Mobilisierung der Patienten zuldsst. Dariiber hinaus gestattet der Knochen-
zement eine Verteilung des Kraftflusses auf eine moglichst groBe Oberflache des Knochenla-
gers (Endmann 2000).

Die Druck- und Scherkrifte, die auf den Knochen einwirken, konnen um das 30fache vermin-
dert werden (Kienapfel 1994).

,»Als nachteilig hat sich die Toxizitdt des Monomers, die Warmeentwicklung bei der Polyme-
risation, die Zementabrasion und Zementdesintegration erwiesen. Die hierbei entstehenden
Zementpartikel finden sich sowohl an der Grenze zwischen Knochen und Zement als auch
zwischen Zement und Implantat. Sie 16sen Fremdkdrperreaktionen aus, die Granulome und
Osteolysen nach sich ziehen kdnnen, wie dies bei Abriebpartikeln des Polydthylens bekannt
ist.“ (Endmann 2000, S.19). Von einigen Autoren wird daher der Begriff ,,cement disease
verwendet. Gepragt wurde dieser Begriff vor allem von Jones und Hungerford 1987.

Willert und Semlitsch (1995) stellten in Untersuchungen fest, dass sidmtliche Partikel, die
durch Verschleil3, Zerriittung und Abrieb von Endoprothesenwerkstoffen entstehen, als poten-
tielle Ausloser von granulomatdsen Fremdkorperreaktionen zu betrachten sind. Daher miisste
man demzufolge von ,,particle disease* sprechen.

Bei der Polymerisation des Zementes ist entsteht eine starke Wérmentwicklung, die durch
hohe Temperaturen noch beschleunigt wird. Diese thermische Wirkung fiihrt zur Schidigung
der lastaufnehmenden Knochenstrukturen (Mjoberg 1991). An der Knochen-Zementgrenze
von Leichenknochen haben Ohnsorge und Goebel (1969) eine Temperatur von 53°C-80°C
gemessen, sowie einen Abfall der Temperatur von 5°C pro mm. Unter Beriicksichtigung der
normalerweise stattfindenden Blutzirkulation und der Warmeableitung iiber die Prothese wird
hier nicht mit einer Hitzeschddigung gerechnet. Huggler (1978) hingegen beschreibt eine
Nekrosezone des Implantatlagers mit einer Schichtdicke von 0,3 mm - 0,5 mm. Hierbei bleibt
jedoch die Frage offen, ob diese die Folge der Warmeentwicklung oder die der lokalen Ge-
webstoxizitidt des Monomers ist (Endmann 2000).

Wihrend der Polymerisation kommt es zum Schwund des Knochenzementes. Durch Ketten-
bildung lagern sich die vielen Monomermolekiile zu groBen Polymermolekiilen zusammen.
Diese Molekiile lagern sich immer ndher aneinander, so dass es zu einem Polymerisations-
schwund von 21 Vol% kommt. Durch Reduktion des MMA-Anteils auf ca. 1/3 durch den
Einsatz von vorpolymerisiertem Polymerpulver wurde der Verlust auf 6-7 Vol% reduziert.
AulBlerdem wird in vivo ein groBer Anteil des Polymerisationsschwundes durch Wassereinla-

gerung kompensiert (Breusch und Kiihn 2003).
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1.2.1.2 Zementiertechnik

Bis 1979 waren noch 66,6% aller aseptischen Lockerungen auf eine schlechte Schaftpositio-
nierung und Zementiertechnik zuriickzufiihren (Pelicci et al. 1979). Der Zement wurde per
Hand in einer sterilen Schale gemischt und ohne Applikationshilfe mit den Fingern in das
vorbereitete Femur eingebracht. Auf eine vollstindige, homogene Ummantelung der Prothe-
senteile mit dem Zement konnte dadurch nicht entstehen. Die Zementkdcher waren unregel-
méiBig in ihrer Schichtdicke und enthielten hiufig Einschliisse in Form von Luft, Blut oder
Spiilfliissigkeit. Als Schwachzone ist die Grenzzone zweier manuell eingebrachter Zement-
portionen zu sehen. Dort wurde oft eine fehlende Zementintegration beobachtet. Schneider R
(1982) zeigte, dass der so entstandene Zementdetritus oft lokale Osteolysen verursachte
(Endmann 2000).

Die Zementiertechnik konnte hinsichtlich Herstellung (Mischen unter Vakuum), Zusammen-
setzung (Antibiotikabeimengung, Verminderung des Monomeranteils), Applikation (Druck-
splilung des Knochenlagers, Einbringung des Zementes mit der Zementspritze unter stindiger
Absaugung und Druck, Blocken des aufgefrdsten Femurkanals (Verschluss distal der Schaft-
spitze), Benutzung von Zentrierhilfen) verbessert werden (Endmann 2000). Diese Handha-
bungsschritte gelten mittlerweile als "gold standard" (Breusch et al. 2000).

,Eine Lagekorrektur der Prothesenteile in den spaten Phasen der Polymerisation muss penibel
verhindert werden, eine Zerstorung des Zementlagers und die primére Instabilitdt wéren die

Folge.” (Endmann 2000, S. 21).

1.2.1.3 Haltbarkeit des Zementmantels

Fiir das elastische Verhalten des Knochenzementes ist es wichtig, dass moglichst keine Luft-
und Fliissigkeitseinschliisse vorhanden sind. Diese wiirden den Zement sprode machen und
die mechanische Widerstandsfahigkeit herabsetzen. Die fortwdhrenden Schwingbewegungen
der Verankerungsteile fiihren bei Schwachstellen der Zementkdcher zu Zementfrakturen.

Die Haltbarkeit wird auch von der Vollstdndigkeit des Zementbettes beeinflusst. Briiche des
Zementes werden dort beobachtet, wo der Zementmantel zu diinn oder unvollstindig ist
(Endmann 2000).

,Positionsinderungen der Endoprothese in spédten Phasen der Aushértung des Zementes, bei-
spielsweise durch Einschlagen der Prothese auf eine inkongruente Resektionsfliche des

Schenkelhalses oder friihzeitige Reposition des Kopfes in die Gelenkpfanne kénnen durch
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dabei entstehende Kontaktliicken und Hohlrdume zwischen Prothese und Zement, die spéter

mit Bindegewebe ausgefiillt werden, die mechanische Stabilitdt beeintridchtigen.* (Endmann

2000, S. 21-22).

Abb.1: (aus Endmann (2000), S. 22 ) Das Problem der Kontaktliickenentstehung

1.2.1.4 Wechselwirkung zwischen Implantat und Knochen nach der Implantation

Bei der Implantation einer Hiiftgelenksendoprothese ist das stabile Einwachsen der Implantate
unabdingbare Voraussetzung fiir die schmerzlose und volle Funktionsfdhigkeit des kiinstli-
chen Gelenkes.

Die Verankerung des Knochenzementes ist am besten im spongidosen Knochen der proxima-
len Femurmetaphyse, da dort das knocherne Lager die groBBten UnregelmiBigkeiten aufweist.
Durch das Einbringen des Polymethylmethacrylat wird eine Kette von Umbauvorgidngen am
Knochen in Gang gesetzt. Durch Gefa3zerstorung kommt es zu Nekrosen mit anschlieBender
Revitalisierung und abschlieBender Organisation der Nekrosen.

Diese Wechselwirkungen zwischen Implantat und Knochen nach der Implantation der Prothe-

se haben Willert und Puls (1971) in 3 Phasen unterteilt:

1. Initialphase:

Die Initialphase umfasst die Zeit wihrend und unmittelbar nach der Implantation der Prothe-
se. Hierbei entstehen durch die Vorbereitung des Knochens sowie die Sicherstellung der Sta-
bilitit durch MaBnahmen wie Zementierung, Schraubenfixation oder Ahnliches Gewebe- und

Zellschdden. Es entstehen als direkte Traumafolge Himatome sowie Nekrosen. Fraglich ist
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eine zusétzliche Schiadigung durch Polymerisationswiarme sowie toxische Bestandteile des

Knochenzementes (Monomer, Stabilisator, Startersystem).

2. Reparationsphase:

Sie dauert von 3 Wochen bis ca. 2 Jahre nach Implantation. Der Knochen kann direkt an das
Implantat bzw. den Knochenzement heranwachsen bei stabil verankerter Prothese. Einige
Prothesenmaterialien koénnen den  Knochenanbau stimulieren (Titanlegierungen,
Hydroxylapatitbeschichtungen), andere Materialien (Polymethylmethacrylat, Polyethylen) tun
dies nicht. Durch die Prothese kommt es zu verdanderter Lastiibertragung, an die sich der Kno-
chen anpasst. Bei verstarkter Belastung nimmt die Knochenmasse im Bereich der Spongiosa

sowie Kortikalis zu.

3. Stabilisationsphase:

Die Einheilung der Prothese ist abgeschlossen. Neuer Knochen kann nur noch in Form von
Osteoidlamellen auf vorhandene Trabekel aufgelagert werden. Dort, wo das Implantat den
Knochen entlastet, wird Knochen abgebaut. Im proximalen Bereich des Femurs kann so iiber
einen Zeitraum von 12 Jahren bis zu 60% des Knochens abgebaut werden. In Bereichen von
Belastungsspitzen kommt es zu einer Zunahme der Knochendicke von bis zu 25% oder zu
spindelformigen Kortikalisverdickungen. Diese Reaktionen entstehen unabhidngig davon, ob

es zementierte oder zementfreie Implantate sind.

Das neuangesiedelte Knochenmark in den Markrdumen wird durch eine Bindegewebsmemb-
ran gegen den Zement abgegrenzt.

Der Knochen wird so umstrukturiert, dass es zu einer Glédttung der Kontaktfliche zum Zement
sowie zur Osteoporose des iibrigen Knochens kommt. Durch zu starken Umbau des Knochens
kann es zur Implantatlockerung kommen. Fibrinexsudation und Blutungen an der Oberflache
sind Zeichen stirkerer Bewegungen, die durch die Bindegewebsmembran nicht absorbiert
werden konnen und sind als Vorboten einer Lockerung zu deuten.

Die Konturen der Bindegewebsmembran an der Grenze zum Zement sind entweder glatt oder
gitterartig. Man findet hier viele Fremdkorperriesenzellen, die mit langerer Verweildauer an

Zahl zunehmen.
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1.2.2 Zementfreie Prothesen

Die erste Totalprothese wurde 1938 durch Wiles implantiert (Wiles 1958). Weitere direkt
verankerte Prothesensysteme wurden von McKee in den 50er Jahren (McKee und Watson
1966) und Ring in den 60er Jahren (Ring 1968) eingefiihrt (Endmann 2000). Eine Veranke-
rung mit Zement war nicht bekannt. Der Begriff "zementfrei" wurde erst mit die Riickbesin-
nung auf die direkte Verankerung im Knochen geprégt.

,Durch die Einfiihrung des Knochenzementes 1960 und der damit erreichten sofortigen Pri-
madrstabilitdt der Implantatkomponenten wurde die direkte, zementfreie Fixation flir mehrere
Jahre vernachlissigt.” (Endmann 2000, S. 30)

Erst als man sah, dass die Entfernung des Zements bei Revisionseingriffen Komplikationen
nach sich ziehen konnte, kam es zu einer Weiterentwicklung des Systems und somit zu einer
zementfreien Implantationsmethode fiir Hiiftgelenksendoprothesen.

Moderne zementfreie Endoprothetik bedeutete eine Riickkehr zu den Anfidngen des kiinstli-

chen Gelenkersatzes unter Anwendung besserer Konstruktionsprinzipien und Werkstoffe.

1.2.2.1 Knocherne Integration

Die zementlose Prothesenfixation geschieht mit Hilfe der kndchernen Integration der Implan-
tate. Gemeint ist damit das direkte An- oder Einwachsen von Knochengewebe in eine
Implantatoberflachenschicht und steht damit der Fixation von Prothesen mit Zement als Al-
ternative gegeniiber. Im anglo-amerikanischen Sprachraum werden hiufig die Begriffe des
,bony ingrowth®, der ,,Osseointegration® oder ,,Osteointegration* zur Beschreibung dieses
Vorgangs verwendet. Huggler verdffentlichte bereits 1978, dass sich jeder gewebevertragliche
Werkstoff zementlos stabil verankern lieBe. Die Lockerung einer Prothese sei keine Frage des
Materials, sondern der Reaktion des Knochens auf zyklisch beanspruchte Implantate, also des
Grenzschichtverhaltens. Laut Draenert und Draenert (1983) wird die Beanspruchung der
Grenzfldchen bestimmt von den vom Implantat auf den Knochen iibertragenen Kréften sowie
der Deformierung des Knochens, die GroBBe der Kraftmomente wiederum durch Hebelarme
und Materialeigenschaften, sowie die Oberflache des Implantates (Endmann 2000).

Um das Knocheneinwachsen zu ermoglichen, miissen verschiedene Voraussetzungen erfiillt
sein. Die Oberfldachen auf Implantaten sollten pords sein mit ausreichender Biokompatibilitét.
Es sollte ein direkter spaltloser Grenzflichenkontakt bestehen und Relativbewegungen mini-

miert werden (Kienapfel 1994). Im Gegensatz dazu ist Schenk der Meinung, dass bei ausrei-
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chendem Kraftfluss auch ein Spalt von 0,5 bis Imm gut {iberwunden werden kann (Schenk

und Willenegger 1977).

1.2.2.2 Prinzip "press-fit"

,Um eine maximale Primérstabilitit mit Ausschluss von Grenzflichenbewegungen zu errei-
chen, versucht man, eine moglichst genaue Passform zwischen Implantat und Implantatlager
zu erzielen. Situationen, in denen es dariiber hinaus gelingt, eine Vorlast zwischen Knochen
und Implantat aufzubauen, werden mit dem Begriff der Presspassung (,,press-fit*) beschrie-
ben. Dabei hat das Implantat meist ein geringfiigig groBeres Ausmal als die zuletzt benutzte
Raspel. Aufgrund der elastischen Eigenschaften des Knochengewebes ist damit die Moglich-
keit einer hohen Grenzfldchenverklemmung verbunden. Die aufgebaute Druckvorspannung an
nicht vorher bestimmbaren Oberfldchenanteilen sollte so lange aufrecht erhalten werden, bis
die Einheilung der Prothese durch knochernes Einwachsen in die Implantatoberfldche an Stel-
len der Kraftiiberleitung erreicht ist. Eine auf "press-fit" basierte Implantationstechnik erzeugt
geringere Mikrobewegungen als eine genau passende Implantationstechnik (Sugiyama et al.
1992).“ (Endmann 2000, S. 31-32).

Der Endoprothesenschaft muss auch Rotationsstabilitidt gewéhrleisten. Daher eignet sich ein
runder Prothesenquerschnitt nicht. Dieser kann der Anforderung nur ungeniigend entsprechen.
Rechteckige Prothesenquerschnitte sowie Rillen oder Kanten am Prothesenschaft sichern da-
gegen verschiedene Prothesen vor Rotationsmomenten, die unter anderem beim Treppenstei-

gen entstehen (Endmann 2000).

1.3 Biomechanik

,Das Hiiftgelenk ist eines der groBten Gelenke im menschlichen Korper. Als Kugelgelenk
weist es einen weiten Aktionsspielraum auf, der fiir die verschiedenen Bewegungsarten und
Korperhaltungen wichtig ist.

Die mechanische Belastung des Hiiftgelenkes entsteht durch das Zusammenspiel von Kor-
permasse und Kriften der gelenkiibergreifenden Muskulatur. Die Geometrie der Hiifte nimmt
Einfluss auf diese Belastung und die Krifte, die die Hiiftmuskeln zur Erfiillung ihrer Aufga-
ben aufbringen miissen. Bei Entwicklungsstérungen und insbesondere beim totalen Hiiftge-

lenksersatz kommt es zu Verdnderungen der Geometrie und damit zu verdnderten Gelenk-
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und Muskelbeanspruchungen. Dadurch koénnen Folgeschidden (z.B. Prothesenlockerung,
Schmerzen) oder Funktionsinsuffizienz von Muskeln auftreten. Daher ist es fiir eine optimale
Versorgung der Patienten wichtig, die Effekte, die sich aus der Gelenkmodifikation ergeben,
einschitzen zu konnen.* (Allen 1998, S.24).

Zum besseren Verstindnis der Biomechanik des Hiiftgelenks ist es wichtig die genaue Bedeu-
tung von Belastung und Beanspruchung zu kennen.

,Belastung ist die Summe aller auf einen Korper oder eine Struktur (z.B. Gelenk) einwirken-
den Kriéfte. Hierbei handelt es sich allerdings um die vektorielle Summe (Kréfte sind Vekto-
ren).

Unter Beanspruchung wird die Verteilung der Kraft auf die kraftiibertragende Flache verstan-
den. Dabei kommt es zu mechanischen Spannungen und in Folge dessen zu Deformierungen
(Form- und Strukturverdnderungen). Ob wir diese erkennen konnen, hdngt von den Material-
eigenschaften und der Empfindlichkeit unserer Messgerite ab. Mechanisch gesehen entspricht
die Beanspruchung dem Druck: Kraft/Flaiche (N/m?)* (Hiiter-Becker und Délken 2005, S. 51).
Zu Abnutzung und Verschleil des Gelenkes kommt es bei Verschiebebewegungen der Gleit-
partner. Zu verstirktem Verschleil kann es kommen bei vergroBerter Kraft, z.B. Erhohung
des Korpergewichts, bei gleich groBBer Flache, bei verkleinerter Fliche durch beispielsweise
geringere Uberdachung des Hiiftkopfes und gleich groBer Kraft sowie bei erhdhter Kraft und

verkleinerter Flache.

1.3.1 Pauwels Hebelmodell

1.3.1.1 Zweibeinstand

Die eigentliche kraftlibertragende Kontaktflache ist der kraniale Anteil der Fascies lunata.
Nach Bombelli wird diese Tragfliche als ,,weight bearing surface* bezeichnet (Bombelli
1993).

Beim Zweibeinstand wirkt allein die Schwerkraft ohne zusétzliche Muskelkomponenten auf
die Hiiftgelenke. Es finden sich ausschlieflich vertikal gerichtete Krifte, die normalerweise
orthograd auf die horizontale Tragflache auftreffen (Tschauner et al. 1997).

Man nimmt an, dass nur die Masse oberhalb der Hiiftgelenke wirksam ist. Ein Bein wiegt
ungefdhr 1/6 des Korpergewichts. Daraus ergibt sich eine Last von 2/3 des Korpergewichts

(Korpergewicht — beide Beine). Man nimmt weiter an, dass keine Muskelkrédfte zum Stabili-
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sieren benotigt werden. Daraus folgt, dass die Belastung pro Hiiftgelenk 1/3 des Korperge-

wichts ist.

SClreee el
L]

Abb.2:
Zweibeinstand: Das Gewicht oberhalb der Hiiftgelenke verteilt sich auf beide Hiiftgelenke. (aus Hiiter-
Becker und Délken 2005, S. 51)

1.3.1.2 Einbeinstand

Die Last ergibt sich aus

Korpergewicht — Gewicht des Standbeins = 5/6 des Korpergewichts.

In der Praxis geht man von Hebelverhiltnissen von 1:1 bis 3:1 (Lastarm : Kraftarm) aus.
Nehmen wir als Beispiel ein Verhéltnis von 3:1, ergibt sich daraus folgender Rechenweg:
Fl xal =F2x a2

F1 = Last = 5/6 des Korpergewichts

F2 = Muskelkraft

al = Lastarm =3

a2 = Kraftarm = 1

5/6 d. KG x 3 = Muskelkraft = 15/6 d. KG = 2,5fache des Korpergewichts

Belastung = Gewichtskraft (Last) + Muskelkraft
=5/6 d. KG + 15/6 d. KG
= 3,3fache des Korpergewichts
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Abb.3 + 4: Einbeinstand: die Belastung des Standbeinhiiftgelenks (mod. nach Pauwels).
(Hiiter-Becker und Délken 2005, S. 52)

1.3.2 Biomechanik des Gehens

Die GroBe der Last wird dadurch beeinflusst, dass es beim Gehen zur Beschleunigung der
Korperteilmassen kommt. Die Belastung der Hiifte kann so vom 3fachen (einfaches Gehen)
bis 7fachen (schnelles Gehen) des Korpergewichts variieren.

Die erste Belastungsspitze ist beim Aufsetzten der Ferse, wo der Schwung abgebremst wird.
Die zweite Belastungsspitze ist beim Abstofen mit den Zehen, wenn das Bein wieder be-
schleunigt werden muss. Die geringste Belastung ist in der Schwungphase. Daraus ergibt sich

die charakteristische M-formige Kurve (s. Abb. 5).
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Abb. 5: Einfliisse auf die dynamische Belastung des Hiiftgelenks.
(Hiiter-Becker und Délken 2005, S. 54)

Bergmann et al. (1993) untersuchten die Hiiftkontaktkrifte zweier Patienten wihrend ver-

schiedener Gehgeschwindigkeiten. Die maximalen Krifte lagen zwischen dem 2,9fachen und
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4,7fachen des Korpergewichts. Krifte vom 8,7fachen des Korpergewichts traten beim Stol-
pern auf.

Bei Untersuchungen von Bergmann et al. (1989) an Patienten mit Hiiftgelenksendoprothesen
wurde festgestellt, dass eine vollstindige Entlastung des operierten Hiiftgelenkes nicht mog-
lich ist. Sie brachten einen Druckmesser in den Prothesenhals ein und erhielten dabei erstaun-
liche in-vivo-Ergebnisse. Bei krankengymnastisch unterstiitzten aktiven Bewegungen betrigt
hiernach die Belastung des Hiiftgelenkes bereits 30% des Korpergewichtes, beim reinen An-
spannen der Oberschenkelmuskulatur werden schon Belastungskréfte bis zu 150% des Kor-
pergewichtes erreicht. Beim Anheben der Beine aus der muss mit Kriften zwischen dem 2-
bis 3fachen des Korpergewichtes gerechnet werden. Beim Gehen mit Bodenkontakt erféhrt
die Hiifte eine Belastung von 10-15% des Korpergewichtes, dagegen beim Laufen mit zwei
Gehstiitzen und angewinkeltem Bein, welches nicht aufgesetzt wird, von bis zu 80% Korper-
gewicht infolge des Muskelzuges. Hingegen bewirkt eine Unterarmgehstiitze, welche auf der
Gegenseite geflihrt wird, eine Reduzierung der Gelenkbelastung um etwa ein Viertel

(Endmann 2000).

1.3.3 Wolffsches Gesetz

Zwischen Belastung, Beanspruchung und anatomischen Strukturen gibt es einen Zusammen-
hang (Wolff’sches Gesetz). Diese Feststellung traf Wolff erstmals 1870 (Wolff 1892).

Auf diesen Uberlegungen basierend wurde dann Jahre spiter (1951) durch Pauwels deutlich,
welche wichtige Bedeutung die Muskelkrifte flir die Belastung und Beanspruchung haben.
Anhand der Adduktoren sowie des iliotibialen Bandes zeigte Pauwels, wie die Muskelkrifte
und Bénder den durch die Gewichtskraft bewirkten Biegemomenten an der Hiifte entgegen-
wirken und die Beanspruchung des Femurs beim Gehen reduzieren. Er definierte eine Zug-
und Druckseite des Knochens und fithrte den Begriff der Zuggurtung als Erklarung der Wir-
kung des iliotibialen Bandes ein (Pauwels 1973). Aus seinen Uberlegungen ergaben sich di-
rekte Konsequenzen fiir die Hiiftgelenksendoprothetik.

Die muskuloskelettale Belastung des Oberschenkels ist sehr komplex. Die Last, die auf ein
Gelenk wirkt, ist die Summe aller durch Muskeln bewirkten Krifte und Momente. Die ein
Gelenk umgebenden Weichteilstrukturen sind so grof3, dass mit der Aktivitit unterschiedli-
cher Muskeln dieselbe Bewegung ausgefiihrt werden kann. Am Femur mit 6 Freiheitsgraden
(Abduktion, Adduktion, AuBlenrotation, Innenrotation, Extension, Flexion) greifen mehr als

26 Krifte an.
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1.3.4 "'Stress shielding"

Wie Wolff bereits Ende des 19. Jahrhunderts gezeigt hat, passt sich die Architektur der Kno-
chensubstanz entsprechend ihrer mechanischen Beanspruchung an. Durch Inaktivitdt kommt
es zu hypotrophen bis atrophen Strukturverdnderungen, bei Zunahme/Steigerung der Druck-
oder Zugbeanspruchungen hingegen zu hypertrophen Verdnderungen der Knochenstruktur.
Dies gilt es insbesondere beim Prothesendesign und der Verankerungstechnik zu bedenken.
Durch die Implantation eines Verankerungsschaftes kommt es zu einer veridnderten Kraftein-
leitung am proximalen Femur. ,,Dementsprechend sind sowohl Spannungsspitzen, die zu
Sklerosierungen und  trabekuldren  Abstlitzungen bei  andernorts  auftretenden
Knochenrarefizierungen und in extremen Féllen zu Nekrosen und Fissuren des
Implantatlagers fithren konnen, ebenso zu vermeiden wie Spannungsminderungen unter die
physiologische Beanspruchung, die mit atrophischen Effekten des Implantatlagers beantwor-
tet werden konnten.* (Endmann 2000, S. 15).

Dieses durchaus weit verbreitete Problem in der Hiiftendoprothetik wird ,,stress shielding*
genannt. Es ist ein Effekt eines relativ zum umgebenden Knochen zu steifen Implantates. Das
Implantat schiitzt (shield = Schild) den umgebenden Knochen vor der Beanspruchung (stress
= beanspruchende Kraft). Der Knochen erfahrt keine Beanspruchung. Durch den Verlust pro-
ximaler Knochenmasse wird die Langlebigkeit des Hiiftimplantates begrenzt.

Ursache dieses Problems ist die Druckentlastung (Druckabschirmung) des anpassungsfahigen
proximalen Knochens durch die Prothese.

Normalerweise wird die Kraft, die auf das Femur wirkt, von ihm allein getragen. Wird jedoch
eine Prothese implantiert, verteilt sich die Last auf Knochen und Prothese und es kommt folg-
lich zu einer Entlastung des Knochens. Der Knochen passt sich an diese neue Situation an und
es kommt zum Massenverlust von Knochensubstanz. Diese Knochenatrophie gefiahrdet lang-

fristig die Stabilitdt (Engh et al. 1987 und Hughes et al. 1995).
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Korpergewicht und auf das Korpergewicht und auf das
Femur wirkende Kraft Femur wirkende Kraft
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Abb. 6: Die physiologische Kraftleitung Abb. 7: Die Kraftleitung im endoprothetisch
im gesunden Hiiftgelenk und die daraus versorgten Hiiftgelenk (distal verankert) und
folgende Knochen-dichteverteilung die daraus resultierende Knochen-
(Glozbach 2004, S. 16). dichteverteilung (Glozbach 2004, S. 16).

1.3.5 Anforderungen an das Material

Fiir die Langlebigkeit einer Hiiftgelenksendoprothese ist es wichtig, dass sich zwischen den
Implantatkomponenten und dem umgebenden Knochen ein biologischer und mechanischer
Gleichgewichtszustand einstellt.

Geeignet sind Materialien, die korperbestindig und -vertriglich sind. Des Weiteren sollten sie

verschleif3fest sein.

Korperbestdndig sind Materialien, deren chemische und physikalische Eigenschaften sich
durch den Einfluss des umliegenden Gewebes nicht verdndern.
Korpervertrdglich sind Materialien und deren Abbau- und Korrosionsprodukte, die das Ge-

webe nicht schiddigen (Willert und Buchhorn 1983).

1.3.6 Dynamische Komponenten

1.3.6.1 Vorlast

Erstmals hat Perren Anfang der 80er auf die Wichtigkeit der Vorlast durch Untersuchungen

an Osteosyntheseimplantaten hingewiesen (Perren et al. 1983). Die Vorlast besteht aus axia-
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lem Druck auf den Knochen durch Belastung und Lingszug auf der Platte. Vorgespannte Plat-
ten verhindern an langen Rohrenknochen das Offnen der Kontaktzone zwischen Knochen und
Implantat. Hierdurch soll die Resorption des Knochens verhindert werden. Gleiches gilt fiir
die Endoprothetik (Huggler und Schreiber 1978).

Auch zahlreiche histologische Untersuchungen (Harris et al. 1983 und Bauer et al. 1993) an
den Kontaktflichen zwischen beschichteten, zementfrei implantierten Pfannen und Knochen
haben gezeigt, dass hauptsdchlich an Orten der direkten Kraftiibertragung ein Knochenanbau
erfolgt. Das so genannte Interface an nicht beanspruchten Kontaktstellen sowie Orten zu ho-
her Relativbewegung oder zu groBer Krafteinleitung zeichnet sich durch fibroses Bindegewe-
be aus (Endmann 2000).

Man bendétigt geniigende Vorlast, also geniigenden Druck, um die Knochenresorption zu ver-
hindern. Dies erreicht man durch die mechanische Verankerung durch Verzahnung des Ze-
mentes in der Spongiosa und Anformen an die Kortikalis sowie durch den stdndigen Muskel-
zug mit Minimalbewegungen.

Die Vorspannung des Knochens z.B. durch Einschlagen eines Konus (zementfreie Prothese)
bleibt nicht bestehen, weil der Knochenumbau die Spannungssituation kompensiert. Daraus
folgt, dass Vorlast nur durch Krafteinwirkung mit der Gelenkflache als Widerlager aufgebaut

werden kann.

1.3.6.2 Relativbewegung und Steifigkeit

Die Relativbewegung ist die reversible Verschiebung eines steiferen Implantates gegeniiber
dem elastischeren Knochen bei dessen Verformung unter Belastung (Schneider 1982). Dies
kann Knochenresorption und Instabilitét nach sich ziehen. Je grofer die Belastung des Im-
plantates ist, desto grofler sind die Relativbewegungen. Relativbewegungen konnen durch
eine erhohte Steifigkeit der Implantate vermindert werden. Die steifen Implantate jedoch be-
dingen die sogenannte Stressprotektion (stress-shielding), die zum Knochenabbau fiihren
kann (Endmann 2000).

Krifte, die vom Knochen auf das Implantat einwirken (z.B. Druckkréfte vermittelt durch den
Trochanter major), bewirken umso gréflere Relativbewegungen, je grofer die Differenz der
Steifigkeiten ist.

Wenn es grofle Unterschiede zwischen dem Elastizitdtsmodul des Knochens und des Implan-

tates gibt, sind Relativbewegungen zwangslaufig (Sarmiento 1972).
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1.3.6.3 Dislokation und Stabilisierung

,»Eine instabile Femurprothese kann durch Einsinterung in den Femurschaft wieder einen
stabilen Zustand erreichen. (Endmann 2000, s. 18). Dies konnte durch einen Prothesenkra-
gen verhindert werden. Es gibt jedoch kleine Kragen, die nur den Zement iiberdecken. Diese
Schifte sinken bei intaktem Kocher mit dem Zementmantel in den Knochen ein. Bei zerbors-
tenem Kocher konnen sie das Einsinken der Schifte nicht aufhalten. Sie sinken im Kdocher ab,
aber der Zement bleibt ortsstindig.

Schéfte mit groBeren Kragen, die auch die Resektionsfldche des Knochens als Auflage benut-
zen, konnen sich am Calcar femoris authidngen und driangen mit der Spitze nach lateral. Wie
Untersuchungen von Schneider (1982) gezeigt haben, kéime es aulerdem zu vermehrten Rela-
tivbewegungen mit nachfolgenden Osteolysen im Bereich der Schenkelhalsosteotomie.

Wenn sich Schéfte nicht mehr so verklemmen konnen, dass mechanische Ruhe wiederherge-
stellt wird, so scheuern sie in einem typischen Taumelzyklus (Gehen, Hinsetzen, alle Bewe-
gungen erzeugen Stauchungen und Rotationskrifte) die Oberflachen ab.

Prothesen mit schlechter Zementummantelung und Knochenverlust kénnen distal gut veran-
kert/verklemmt sein. Diese zerriitten das proximale Implantatbett und schwingen relativ zum

Zement und zum Knochen.

1.4. Geschichtlicher Uberblick der Alloarthroplastiken

Die Arthroplastik mittels einer Gelenkendoprothese, die entweder eine oder beide Gelenkflé-
chen ersetzt, begann 1890 durch Gluck (Gluck 1890). Er entwickelte eine
Kniegelenksendoprothese aus Elfenbein, die mit Zement aus Kolophonium, Bimssteinpuder
und Gips verankert wurde. Dieses Verfahren scheiterte frithzeitig durch auftretene Infektionen
unter anderem bedingt durch das verwendete Material.

Es folgten andere Materialien und Ideen, die jedoch nicht bestand hatten.

Die erste Hiiftgelenksendoprothese im Sinne einer Totalendoprothese wurde 1938 von Wiles
in England implantiert (Wiles 1958). Er verwendete rostfreien Stahl. Die Fixation der Pfanne
erfolgte durch 2 Schrauben und die des Hiiftkopfes durch einen durch den Schenkelhals ge-
fiihrten Schraubenbolzen (Lukowsky 2003).
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1.4.1 Kopfprothesen

1922 ersetzte Hey-Groves den Hiiftkopf durch ein Elfenbeinimplantat (Hey-Groves 1923).
Die Briider Judet entwickelten 1946 eine Prothese, die aus Polymethylmethacrylat hergestellt
war, mit einem Stiel, der in den Schenkelhals, nach Resektion des Hiiftkopfes, eingebracht
wurde (Blauth und Donner 1979). Diese Methode verbreitete sich {iber Europa und Nordame-
rika, da anfangs neben dem einfachen OP-Verfahren auch gute Erfolge zu verzeichnen waren
(Endmann 2000)

Trotz Designmodifizierung und Anderung der Materialien bei ungeniigender Bruchfestigkeit

stellten auch spéter entwickelte Stiftendoprothesen keine langfristige Losung dar.

1.4.2 Kopf-Schaft-Prothesen

In den 40er und S50er Jahren folgte die Kopf-Schaft-Prothese. Vorreiter waren Moore und
Bohlmann, die 1940 die Implantation einer intramedulldren Kopf-Schaft-Metall-Prothese
durchfiihrten (Moore und Bohlmann 1943). Spéter wurden andere Materialien verwendet, die
zur Stabilisierung der Prothese einen lidngeren Schaft bendtigten. Ein Nachteil der Kopf-
Schaft-Prothesen war die Schiadigung des Gelenkknorpels der Pfanne, da diese unberiicksich-

tigt blieb und einer unphysiologischen Belastung ausgesetzt war (Endmann 2000).

1.4.3 Totalendoprothesen

Bei der Totalendoprothesenimplantation werden beide Gelenkflichen (Femurkopf und

Azetabulum) vollstindig ersetzt.

1.4.3.1 Typ Metall/Metall

Bei den zementfreien Implantationen gehorte McKee 1951 zu den Ersten (McKee und Wat-

son-Farrar 1966). Er implantierte eine aus 2 Metallteilen bestehende Totalendoprothese. Der

Schaft bestand aus einer Zugschraube, die durch 3 zusétzliche Schrauben fixiert wurde. Die

Pfanne wurde durch ein zentrales Schraubgewinde am Azetabulum fixiert.



Einleitung 19

In den 80er Jahren wurden Metall-Metall Paarungen reaktiviert. Nachuntersuchungen hatten
gezeigt, dass Prothesen, bei denen nur ein geringer Spalt von 0,15 — 0,20mm zwischen Kopf
und Pfanne war (technisch: Spiel), so dass Fliissigkeit in den Spalt gelangen konnte, einem

geringeren Verschleif3 unterlagen (Endmann 2000).

1.4.3.2 Typ Metall/Kunststoff

1960 beschrieb Charnley eine Totalendoprothese, die aus einer Teflonpfanne und einem aus
rostfreiem Stahl hergestellten Schaft besteht. Der Kopfdurchmesser wurde von anfangs 41
mm auf 22,2 mm reduziert nachdem gehéduft Lockerungen auftraten. Durch den kleineren
Kopf wurde die Reibung reduziert, die Flachenpressung jedoch erhoht. Bei Teflon tritt da-
durch eine Dauerverformung im Sinn einer Vertiefung sowie Verbreiterung der Pfanne auf.
Ein verstirkter Abrieb und infolge dessen Fremdkorperreaktionen traten auf (Charnley 1960).
Die Teflonpfanne wurde dann 1963 durch eine Polyethylenpfanne ersetzt (Endmann 2000).
Bei Metall-Polyethylen-Prothesen muss nach Semlitsch mit einem Verschleil von 0,1 — 0,3
mm an der Polyethylenpfanne gerechnet werden (Semlitsch und Willert 1995). Daher sind
Metall-Polyethylen-Paarungen in den Hintergrund geraten und werden in erster Linie bei Pa-
tienten mit hohem Lebensalter verwendet.

Charnley selbst gab einen Abrieb von 0,1 — 0,2 mm an, wobei er im Vergleich zu Semlitsch

kleinere Kopfe verwendete (Charnley 1968).

1.4.3.3 Typ Keramik/Kunststoff

Ende der 60er wurde erstmals Keramik in der Endoprothetik eingesetzt (Boutin 1972). Ziel
war die zementlose Verankerung sowie eine Ausdehnung der Indikation zum Gelenkersatz
bei jlingeren Patienten mit ldngerer Lebenserwartung. Nicht nur auf Grund der guten Gewe-
bevertriglichkeit und des geringen Abriebs hat Keramik heute einen festen Stellenwert in der
prothetischen Versorgung. Der Keramikkopf stellt den besten Gleitpartner zum Polyethylen
dar.

Da jedoch auch hierbei Abrieb in Form von Polyethylenpartikeln entsteht, ist man weiter auf
der Suche nach abriebfesteren Paarungen. Zunehmend werden daher Keramik-Keramik-
Kombinationen angewendet. Empfinger sind in erster Linie jiingere Patienten, bei denen

durch das Entstehen von Abriebpartikeln frithzeitig Lockerungen vorkommen kénnen.
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Verwendet wird aktuell Aluminiumoxidkeramik. Eine selten auftretende Komplikation ist ein

Bruch des Keramik-Inlays.

1.4.3.4 Kombinationsmodelle

Die bekannteste in diese Kategorie fallende Prothese ist die sogenannte Duokopfprothese.
Unter dem Begriff Duokopfprothese versteht man einen Endoprothesenstiel, der zementiert
oder zementfrei verankert wird, mit einem aufsteckbaren Kopf, der mit einem Polydthylen-
Gleitlager artikuliert. Das Gleitlager befindet sich in einer Metallschale, die wiederum nicht
verankert wird und sich frei gegen das natiirliche Azetabulum bewegen kann.

Bewihrt hat sich dieses System vor allem bei Schenkelhalsfrakturen dlterer Menschen, die
geringere Aktivititsanforderungen an das kiinstliche Gelenk stellen. Die Forderung einer
Ausweitung auf andere Indikationsgebiete stellt sich, bedingt durch die hohe Rate an
Protrusionen und Schaftlockerungen, nicht (Maronna 1996).

Ahnlich der Kopf-Schaft-Prothesen kann es hierbei zu einer Schidigung des Gelenkknorpels
kommen, was jedoch auf Grund des meist hohen Alters der Patienten vernachlédssigt werden
kann und keine Kontraindikation darstellt. Bei bereits bestehenden Hiiftbeschwerden im Sin-
ne einer Coxarthrose bevor es zu der Schenkelhalsfraktur kam sollte eine Totalendoprothese

implantiert werden.

1.5 Abriebbedingte Osteolysen, aseptische Lockerung

Als Osteolysen bezeichnet man zirkuldre, ovaldre oder blasenformige Aufhellungen des kno-

chernen Lagers. Sie konnen einzeln oder multipel sowie nur partiell vorkommen oder eine

oder mehrere Gruen-Zonen komplett ausfiillen. Osteolysen finden sich haufig bei festsitzen-

den Komponenten (Katzer und Léhr 2003).

Die Entstehung von Osteolysen wird von verschiedenen Faktoren beeinflusst. Dazu gehoren:

1. Biomechanik

2. Menge und Art des Abriebs (z.B. Polyethylenpartikel, Zement, Metall),
Zugangsmoglichkeit des Abriebs zum Implantat-Knochen (Zement-Knochen)-
Interface, biologische Reaktion auf das Abriebmaterial

3. Biokompatibilitit der Implantate, der Abriebprodukte und Empfindlichkeit des Patienten.
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Die Reaktion des Gewebes auf die Partikel 1duft folgendermalen ab (Elke 2001):

- Akkumulation von Partikeln in den gelenknahen Geweben (Kapsel, Lymphknoten)

- Makrophageninfiltration und Partikelphagozytose

- Granulombildung, Abtransport

- Freisetzung von Knochenresorption induzierenden Substanzen durch Makrophagen und
Fibroblasten

- Osteoklastenaktivierung, Osteoblastendeaktivierung

- Osteolyse.
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Abb. 8: Gewebereaktion des Wirtes auf Abriebprodukte der Prothese
(aus Huggler und Schneider (1978), S. 133)

,Im Bereich der Pfanne sind Lysezonen < 1 mm héufig und implizieren nicht eine Pfannenlo-
ckerung. Lysezonen > 1 mm, die mindestens Zone 1 nach De Lee und Charnley (1976) oder
mehr einnehmen, werden demgegeniiber als pradiktiv fiir eine vorzeitige Pfannenlockerung
angesehen. Am Schaft ist die Ausbildung einer solchen Zone innerhalb der ersten sechs Mo-
nate ohne weitere Progredienz nicht pathologisch und Beschwerden kommen in der Mehrzahl
der Fille nicht vor. Das wichtigste Merkmal ist daher die Gro3enzunahme.* (Katzer und Lohr
2003, S. 788). Isolierte Lysen > 2 mm besitzen einen gewissen Vorhersagewert fiir eine vor-
zeitige Lockerung vor allem, wenn sie konfluieren (DeLee und Charnley 1976 und Kobayashi
etal. 1997).

Das Auftreten von Osteolysen wird von verschiedenen Autoren sowohl als Ursache des Spit-

versagens einer Pfanne (Tompkins et al. 1997) als auch als Hauptgrund fiir die Schaftlocke-
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rung (Callaghan et al. 2000) eingeschitzt. Callaghan et al. (2000) verzeichneten in ihrer Stu-
die an 330 TEPs mit Zementierungstechnik von Hand eine klare Assoziation von
Femurosteolysen und Lockerungen, die durch das Auftreten rontgentransparenter Linien un-
termauert wurde (De Luca 2004).

Tompkins et al. (1997) ermittelten, dass Patienten mit femoralen Osteolysen eine signifikant
hohere Abnutzungsrate des Polyethylen-Inlays zeigten. Daraus folgt, dass eine Reduktion der
Abnutzung eine Senkung der Osteolyserate bewirken miisste.

Diese Erkenntnis, als ,,particle disease™ bezeichnet, filhrte zu der fieberhaften Suche nach
verschleillfesteren Gleitpaarungen und z. B. zur Renaissance der Metall/Metall-Paarung oder
der Anwendung des hochvernetzten Polyethylens.

McLaughlin und Lee (2000) ermittelten in ihrer klinischen Studie tatsidchlich eine geringere
Osteolyserate durch Verwendung von formgepresstem Polyethylen mit niedrigerer Abnut-
zungsrate. Malchau et al. (2000) zeigten in diesem Zusammenhang, dass eine gro3ere Dicke
der Pfanne gekoppelt mit einer diinneren Polyethylenschicht (Pfannen bestehen aus einer Me-
tallschale und einem UHMW-PE-Gleitlagereinsatz) ein groleres Verschlei- und
Osteolyserisiko aufweist.

Tanzer (1998) bewertet den Knochenverlust als Folge einer Lockerung, da die Membran, die
die gelockerte Prothese umgibt, Mediatoren produziert, die eine Knochenresorption auslosen
(Rubash et al. 1998).

Die Rolle des altersgebundenen Knochenverlustes in der Genese der Lockerung wird in der
Literatur gegensinnig dargestellt (Rubash et al. 1998). Einerseits ist davon auszugehen, dass
mit zunehmendem Alter die Kortikalis diinner wird und eine Erweiterung des intramedulléren
Kanals entsteht, was eine Lockerung ermoglicht. Andererseits bedroht der Altersprozess die
Stabilitit der Prothese nicht und ist nicht als Lockerungsursache etabliert, da neu gebildeter
dichter trabekuldrer Knochen den Zementmantel umgibt und ein dhnlicher Umbau auch bei
unzementierten Schiften stattfindet. Es liegt auf der Hand, dass der Knochen einem Alte-
rungsprozess unterliegt. Inwieweit diese Umbauvorgénge jedoch Konsequenzen in der Pro-
thesenlockerungsgenese zur Folge haben, bleibt unklar. Einerseits kdnnen gute Langzeiter-
gebnisse auch bei alten Patienten erzielt werden, andererseits ist es denkbar, dass es mit dem
Alter zu einer Schwichung des Knochens und somit auch des Implantatlagers kommt (De
Luca 2004).

Durch kontinuierliche korperliche Aktivitit kann eine gute Stabilitdt erreicht werden. Sollte
bereits ein Zementbruch und somit Instabilitdt vorliegen, gilt zu bedenken, dass durch die

kontinuierliche korperliche Bewegung eine Lockerung begiinstigt werden kann.
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1.6 Problemstellung

Da ein Implantatversagen durch Ermiidungsbruch seit Einfithrung der Dauerfestigkeitsprii-
fungen nach Norm (ISO 7206) nahezu ausgeschlossen werden kann und der menschliche
Knochen aufgrund seiner Regenerationsfahigkeit den Zement beziiglich der Dauerbruchfes-
tigkeit tibertrifft, stellt der Zement in dem System Implantat — Zement — Femur die schwéchs-
te Komponente dar.

Ein unzureichend ausgebildeter Knochenzementmantel mit dadurch bedingtem ausgepriagtem
Abrieb ist eine der Ursachen der aseptischen Lockerung durch Bildung granulomatdser
Osteolysen.

In der Literatur wurde schon viel {iber den Zementabrieb und die damit verbundene Partikel-
Krankheit (cement-disease) gesprochen. Die meisten Arbeiten beziehen sich jedoch auf den
Zementabrieb an der Aullenseite des Zementkdchers, also der Zementoberflache, die im di-
rekten Kontakt mit dem Femur steht. Arbeiten, die sich auf die Kontaktflaiche zwischen Ze-
mentkdcher und Prothesenschaft beziehen, sind im Prinzip nicht zu finden.

Es wird immer wieder geschrieben, dass groflere Mengen von Zementabrieb ins umliegende
Gewebe gelangen. Eine Frage, die sich hier stellt ist, wieviel ist dies genau? Handelt es sich
um wenige Kubikmillimeter (50, 100, 200 mm?)? Oder sind es doch mehrere Kubikmillimeter
z.B. bis zu 1000 mm? (Wiirfel mit 1cm Kantenlidnge)?

Das Ziel dieser Arbeit ist es, genau dieser Frage nachzugehen und eine Antwort zu finden.
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2. Material und Methoden

2.1 Auswahl des Prothesentyps

Da das Ziel der Arbeit ist, eine Aussage, iiber die Menge des Zementabriebs zu machen,
musste eine Prothesenform gewéhlt werden, deren Gestalt eine einfache Volumenberechnung
von Abschnitten des Verankerungsschaftes erlaubte. Unter der Annahme einer linearen Ver-
lagerung des Prothesenschaftes im Zementkocher durch Materialverschleif3 ldsst sich so an-
hand der Differenzen von Querschnitten der Zementkdcher mit Hilfe einer mathematischen
Formel der Volumenverlust berechnen.

Die Auswahl fiel auf die Prothese CF 30. Der Name der Prothese ist entstanden aus den Wor-
tern ,,Cement Fixation” und dem Material aus dem sie hergestellt ist ,, PROTASUL® - S 30*
(FeCrNiMnMOoNDbN). Die Prothese hat einen rechteckigen Querschnitt in der Horizontalen
mit abgerundeten Ecken. Die Seitenflachen sind eben und laufen konisch nach distal.

Ein Fiithrungstab, der vor der Zementierung zusammen mit einem Markraumstopper zentral in
der mittleren Femurdiaphyse platziert wird, ist eine Hilfe zur mdglichst genauen Zentrierung

der Schaftspitze.

Abb. 9: CF-30 Abb. 10: CF-30 Abb. 11: CF 30 mit
Ansicht von ventral/dorsal Ansicht von medial Fiihrungsstab und
Zementstopper im Knochen
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Der Prothesenschaft hat in seiner Hauptachse iiber die gesamte Lénge ein Loch von 3mm
Durchmesser, in das der Fiihrungsstab eingefiihrt wird. Eine weitere Offnung proximo-lateral
ermdglicht das Einfiihren eines Extraktionsgerétes im Bedarfsfall.

CF 30 ist in den GroBlen 1, 2, 3, 4, und 5 zu erhalten entsprechend den Léngen 13,5cm,
14,1cm, 14,8cm, 15,4cm und 16,1cm.

Durch einen als Steckkonus ausgebildeten Schenkelhals ist der Schaft mit Kugelkopfen unter-
schiedlicher Halsldnge, Durchmesser und Material ( Kobalt-Chrom, BIOLOX® (Keramik)
oder Tribosul-K&pfen) zu kombinieren und mit Pfannen aus UHMW-Polyethylen (Typ CF-
PS, CF-P oder SPC) zu Totalendoprothesen zusammenzustellen (Willert 1994a und 1994b).

2.2 Patientengruppe

2.2.1 Auswahl der Patienten

Im Labor fiir Biomaterial der Abteilung Orthopéddie der Universitdtsklinik Gottingen wurden
die auf Grund der aseptischen Lockerung entfernten Prothesen aufbewahrt. Es wurden die
Prothesen des Typs CF-30 inklusive der Reste des vorhandenen Zementkodchers gesammelt
und die Patientendaten (Name, Pat.-Nr., Geb.-Datum) registriert.

Die untersuchten CF-30-Prothesen wurden zwischen 1989 und 1998 implantiert und in der
Uniklinik Géttingen explantiert. Es handelt sich ausschlieBlich um aseptisch gelockerte Pro-

thesen.

2.2.2 Erhebung der Patientendaten durch Akteneinsicht

Die Bestellung der Patientenakten und Rontgen-Aufnahmen aus dem hauseigenen Archiv
gestaltete sich teilweise schwierig, da einige Akten verliechen waren und Rontgen-Bilder nicht
vollstéindig waren.

Soweit moglich und verfiigbar wurden sdmtliche Patientenakten eingesehen und ausgewertet
im Hinblick auf Diagnose, betroffene Seite, Datum der Implantation und Zeitpunkt der Wech-
seloperation.

Der Einfachheit halber wird im Folgenden nur der Ausdruck Patient verwendet. Dies lésst

keinen Riickschluss auf méannliches oder weibliches Geschlecht zu.
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Es wurden 35 Patienten ausgewéhlt, deren Prothese im Universitdtsklinikum Gottingen im
Zeitraum zwischen 12/1993 und 08/2002 gewechselt wurde.

Bei einer Patientin wurden zwei Prothesen in die Untersuchung mit einbezogen. Es handelte
sich einmal um die linke und einmal um die rechte Seite.

Aus den Patientenakten wurden neben dem Geschlecht des Patienten, das Datum der Implan-
tation sowie der Zeitpunkt der Explantation herausgesucht. Daraus lieB3 sich die Verweildauer
der Prothesen errechnen.

Nach Bestimmung des Alters der Patienten zum Zeitpunkt der Implantation konnte das
Durchschnittsalter berechnet werden.

Soweit aus den Unterlagen ersichtlich wurde die Indikation zur Hiiftprothesenimplantation
notiert.

Das Gewicht (in kg) und die Korpergrofie (in m) des Patienten bei Aufnahme wurde aus den
Patientenakten herausgesucht und mit Hilfe dieser Werte der BMI berechnet. BMI ist der Bo-

dy mass index, der sich wie folgt berechnet:

BMI (Body mass index) = Korpergewicht (kg) / Quadrat der Kérpergrofse (m?)

Trotz griindlicher Aktendurchsicht und wiederholten Versuchen der Vervollstdindigung konn-
ten nicht bei allen Patienten notwendige Daten erhoben sowie prid- und postoperative Ront-
genaufnahmen ausgewertet werden.

Nach Begutachtung der Prothesen und Zementkdcher verblieben 22 von den anfangs 35 Pati-
enten, bei denen eine weitere Bearbeitung des Zementkdchers und somit die Volumenberech-

nung des Zementverlustes erfolgen konnte.

2.3 Auswertung der Rontgen-Aufnahmen

Zur Bestimmung des Ausmales der radiologischen Lockerung wurden die Rontgenbilder un-
mittelbar nach Implantation (post-op) sowie kurz vor der Explantation (prd-re-op) vermessen
und ausgewertet. Es wurden ausschlieBlich a.p.-Aufnahmen analysiert, da nur diese vollstén-
dig vorlagen. Grundlegend fiir die radiologische Verlaufsbewertung war der Vergleich zwi-
schen einem unmittelbar postoperativ angefertigten Rontgenbild mit einem bei der Nachun-
tersuchung erstellten Bild.

Um die gemessenen Werte ggf. spéter nachvollziehen zu kdnnen, wurden die Daten in hindi-

sche Hochzeichnungen der Rontgen-Bilder eingetragen.
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Nach Akteneinsicht und Skizzierung der Rontgenbilder folgte die Vermessung und Interpreta-
tion der Rontgenaufnahmen.
Soweit prd- und postoperative Rontgen-Aufnahmen vorhanden waren, wurden alle Rontgen-

Bilder hinsichtlich folgender Kriterien untersucht:

Form des Femur Zementzerriittung

Mineralisation Luft-/Fliissigkeitseinschluss

Fissur des Knochens Einsinken der Prothese

Sitz der Prothese Linge Zementkocher

Schichtdicke des Zementes Linge Prothesenschaft

Fithrungsdraht, Zementstopper, Redon | Linge Zementkocher/Linge Prothesenschaft
Spaltbildung Prothese/Zement Herdformige Osteolysen (local osteolysis)
Authellungssaum Zement/Knochen Periartikuldre Ossifikation

Bruch im Zementkocher Sockelbildung

Tab. 1: Kriterien zur Beurteilung der Rontgenbilder

Zur Vermeidung von Wiederholungen werden kurze methodische Hinweise zu den Kriterien
der Rontgenbildauswertung im Kapitel ,,Ergebnisse erwéhnt.

Es wurden keine neuen Aufnahmen hergestellt sondern nur die Rontgenbilder nach Implanta-
tion der mittlerweile gelockerten und explantierten Hiiftgelenksendoprothese sowie vor Ex-
plantation dieser ausgewertet. Gemessen wurde ausschlieBlich an den Original-Rontgen-
Aufnahmen, um Ubertragungsfehler zu vermeiden.

Den VergroBBerungsfaktor erhielt man durch Messen des Prothesenkopfes, der jeweils 28mm
betragt und anschlieendes Umrechnen (Bsp: gemessener Kopf 34mm-> VergoBerungsfaktor
1,2143 bzw. multiplizieren der gemessenen Werte mit 0,8235). In zwei Féllen wurde ein gro-
Berer Kopf (32mm) verwendet. Dieses wurde bei Ermittlung des VergréBerungsfaktors
selbstverstidndlich berticksichtigt.

Problematisch sind beim Vergleich von Rontgenbildern hdufig nicht standardisierte Aufnah-
men mit fehlender oder verprojizierter zweiter Ebene, verschiedener Rotationsstellung der
unteren Extremititen und Unterschieden in Belichtung und Film-Fokus-Abstand.

Daher muss man bei der Messung der Lageverdnderung der Prothese sowie der Aufhellungs-
sdume zwischen Prothese und Zement und Prothese und Knochen bedenken, dass die Rotati-
on des Femurs bei den a.p.-Rontgen-Aufnahmen variieren kann.

Der Schaft wurde in sieben Zonen nach Gruen et al. unterteilt (s. Abb. 12). Die gewihlte Zo-

neneinteilung vereinfacht die Beschreibung der Rontgenbilder.
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Abb. 12: Einteilung nach Gruen
(aus: Gruen et al. 1979, S.18)

Die Spaltbildung zwischen Prothese und Zement bzw. der Aufhellungssaum zwischen Ze-

ment und Knochen wurde gemessen und in 4 Grade aufgeteilt (s. Tab. 2).

GradI -1V

I: <Imm
II: 1,1 - 2mm
III: 2,1 - 4mm

IV: >4mm

Tab. 2: Ausmal} Spalt-
bildung/Authellungssaum

Die Einteilung der periartikuldren Ossifikation erfolgte nach Brooker (Brooker et al. 1973). Er

teilte sie in 4 Klassen ein:

Klasse I: ~ Knocheninsel im Innern des Weichgewebes um das Hiiftgelenk herum
Klasse II: ~ Knochenauslédufer vom Becken oder proximalen Ende (Trochanter major) des
Femurs, mit mindestens 1 cm Platz zwischen den artikulierenden Knochenfla-

chen
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Klasse III:  Knochenauslédufer vom Becken oder proximalen Ende (Trochanter major) des
Femurs, die den Raum zwischen den artikulierenden Knochenflachen auf weni-
ger als 1 cm reduzieren

Klasse IV: Sichtbare Knochenankylose des Hiiftgelenkes
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Abb. 13: Klassifikation nach Brooker (aus: Eulert et al. 1997, S. 402)

2.4 Begutachtung und Verarbeitung der Zementkocher

Es wurden 35 Prothesen inklusive des Zementmantels in die Untersuchungen mit einbezogen.
Ausgewertet wurden letztendlich 22 Prothesen. Ausschlussursache fiir die iibrigen Prothesen
waren 1. zu kleine Zementbruchstiicke, 2. keine sichtbaren Scheuerspuren, 3. aufgebohrter

und somit zu stark zerstorter Zement.

2.4.1 Fotodokumentation

Mit der Digitalkamera Nikon® Coolpix 995 wurden die Zementkdcher beziehungsweise Ze-
mentbruchstiicke fotografiert. Zunichst wurden die Bruchstiicke einzeln und anschlieBend im
Zusammenhang mit dem Prothesenschaft fotografiert zum besseren Verstindnis der Lage des

jeweiligen Fragmentes.
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2.4.2 Skizzenanfertigung

Es wurden Skizzen angefertigt, woraus deutlich wird, an welcher Stelle des Prothesenschaftes

die Zementstiicke urspriinglich lagen.

\7 L|F B NS :

| \
\ l | \ I| « Zementdicke
| | [ «— lauft gegen "0" aus |

Abb. 14: Lage der Zementbruchstiicke

\ | | | ‘ ... Spaltbildung

Zunachst wurde mit Hilfe eines PCs ein Umriss des Prothesenschaftes aus 4 Blickwinkeln

(ventral, dorsal, medial und lateral) erstellt. In diese Schemazeichnung wurde mit einem Blei-

stift das jeweilige Zementstiick eingezeichnet. Die Bruchstiicke wurden nummeriert, damit

man das entsprechende Teil aus jedem Blickwinkel sofort erkennen kann (s. Abb. 14).

Es folgten weitere Dokumentationen, wie z.B. "Zementdicke 1duft gegen 0 aus", "blankpoliere

Stellen", "Zementreste an der Prothese" oder "Prothese sichtbar" (vergl. Tab. 3).

Bezeichnung

Bedeutung

Zementdicke lduft gegen "0" aus

zum Rand eines Zementstiickes wird die Di-
cke immer geringer

blankpolierte Stellen

Scheuerspuren an der Zementauf3enseite
(Knochenkontaktfldche)

Zementreste an der Prothese

Zementkocher an der Stelle fast vollsténdig
weggeschliffen

Prothese sichtbar

Loch in einem Zementstiick oder zwischen
mehreren Zementstiicken

Tab. 3: Erklarungen der Skizzendokumentation
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2.4.3 Zeichnung der Zementbruchstiicke

Die einzelnen Zementstiicke beziehungsweise Reste der jeweiligen Zementkdcher wurden auf
ein DIN-A4-Blatt aufgezeichnet. Eingezeichnet wurde auch die Lokalisation der Scheuerspu-
ren. Zur Unterscheidung der einzelnen Patienten wurden die Initialen des Patienten inklusive
Geburtsdatum und Patientennummer in die obere linke Ecke geschrieben. An das Zement-

bruchstiick wurde die jeweilige Linge des Teiles und der abgeschliffenen Fliche geschrieben.

ADb. 15: Skizze Zementbruchstiicke und Schnitte

2.4.4 Anfertigung von Schnitten des Zementkochers

Aus den vorhandenen Zementkdchern wurden diinne Schnitte angefertigt mit einer Trenn-

schleifmaschine der Firma EXAKT®.
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Abb. 16: Schnitt durch Zementkécher  (auf schwarzem Hintergrund)

Durch die Trennschleifsysteme von EXAKT® konnen verschiedene Materialien und Werk-
stoffkombinationen, unter Beibehaltung der Materialstrukturen bzw. Ubergangsbereiche ge-
trennt werden, wie z.B. mineralisierte Knochen, Zihne, Gewebe und Biomaterialien aus Me-
tall und Kunststoff. Durch ein Trennband mit eingebetteten Diamanten konnen die genannten
Werkstoffe ohne die Zerstéorung der miteinander kombinierten Materialien im Interface ge-
trennt werden.

Zunichst wurde an den Zementk6chern mit einem Bleistift markiert, an welcher Stelle eine
Zementscheibe herausgetrennt werden soll. Anschliefend wurden die entsprechenden Pro-
ben/Zementbruchstiicke in die Maschine eingespannt. Eine Linienprojektion eines
Laserpointers zeigt die Ausfiihrung der spéiteren Schnittfiihrung an. Danach kann je nach Be-
darf der Schlitten, in den die Probe eingespannt ist, verstellt werden, um die optimale Schnitt-
position zu erreichen. Unter kontinuierlicher Kiihlung mit einem Wasserstrahl erfolgt dann
die Durchtrennung. Anschliefend wird an einem Einstellrad durch 10 Umdrehungen die Pro-
be um Imm verschoben, so dass eine Zementscheibe von ca. 0,7mm Dicke entsteht bei einer
Trennbanddicke von ca. 0,3mm. Diese wird dann ebenfalls durch o.g. Mechanismus abge-
trennt.

Da einige Proben zu klein fiir die Halterung der Maschine waren oder Defekte im Bereich des
Zementkochers vorhanden waren, wurden sie zunéchst auf einer Plexiglasscheibe mit schwar-
zem PMMA - Zement (Technovit, Fa. Kulzer & CoKG) fixiert. Danach konnten sie sicher in

die Maschine eingespannt werden (Abb. 15 und 17).

— Plexiglasscheibe
— schwarzer Zement

— Zementkocher mit Lufteinschluss und weiterem
Defekt im Schaftbereich

Abb. 17: Schnitt durch Zementkdcher mit Fixierung auf Plexiglas (auf schwarzem Hintergrund)
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Alle Schnitte wurden zu den bereits vorhandenen Zeichnungen der Zementbruchstiicke er-

ginzt mit Angabe des jeweiligen Abstandes voneinander (s. Abb. 15).

2.4.5 Fotografieren der Schnitte

Nachdem die Schnitte der Zementkdcher bzw. -stiicke angefertigt wurden, erfolgte das Foto-
grafieren der Schnitte. Um fiir die spétere Berechnung die exakten Grofenverhéltnisse ermit-
teln zu konnen, wurde mit jedem Schnitt ein Lineal-Ausschnitt fotografiert.

Fotografiert wurde mit der Digitalkamera Nikon Coolpix 995, welche um Verwackelungen zu

vermeiden, auf einem Stativ befestigt wurde.
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bb. 18: Schnitt durch Zementkocher mit Linealausschnitt

2.4.6 Volumenermittlung

2.4.6.1 Messen der herausgeschliffenen Fliche

Mit Hilfe des Programmes Qwin (Fa. Leica, Bensheim) wurde die herausgeschliffene Flidche
berechnet. Mit Hilfe des Linealausschnittes auf dem Foto des Zementkdcher-Schnittes wurde
zundchst geeicht. AnschlieBend wurden die Seitenldngen des herausgeschliffenen Dreieckes
gemessen und in eine Tabelle eingetragen. Die erhobenen Messwerte wurden in Tabellen des
Computerprogrammes Excel (Version 7.0) der Firma Microsoft verwaltet, ausgewertet und in

Formeln eingesetzt, um das Volumen zu berechnen.
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Abb. 19: Dreieck einezeichnet zur Langenbestimmung der Seiten a, b, ¢

2.4.6.2 Berechnung des Volumens

Der Querschnitt des Prothesenschaftes ist rechteckig. Bei einer Lockerung des Prothesen-
schaftes ist dieser im Zementkocher beweglich. Es dreht sich nicht nur um die Langsachse,
sondern auch um die Querachse. Dabei wird aus dem Zementkocher ein Volumen
herausgeschliffen, das in einer ersten Ndherung einer Pyramide mit dreieckiger Grundflache
entspricht. Aus dem Zementkdcher wurden diinne Scheiben herausgeschnitten, um die Grund-
fliche der Pyramide zu messen. Diese muss bekannt sein, um das Volumen zu berechnen. Da
nie ein kompletter Zementkdcher vorhanden war, sondern nur Bruchstiicke, hatte man im
Prinzip nie die Pyramidenspitze, so dass letztendlich fiir die Berechnung des Volumens von
einem Pyramidenstumpf mit zwei Grundflidchen (z. B. Pyramidenstiimpfe bei Patient BenH
zwischen den Schnitten 1 bis 6, siche Tab.4) ausgegangen wurde.

Somit war eine exakte Berechnung des Volumenverlustes nicht mdglich. Uber den gesamten

Volumenverlust kann somit nur durch Uberlegungen spekuliert werden.

Fiir die Berechnung des Pyramidenstumpfes wurde folgende Formel verwendet:

1
V=3h*(G1+G2 +1/G1*G2)

Gl = sl * (sl-al) * (s1-bl) * (sl-cl)
G2 = \/ s2 * (s2-a2) * (s2-b2) * (s2-c2)

_atb+tc
D)

Eine ausfiihrliche Herleitung dieser Formel ist im Anhang einzusehen.
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2.4.6.3 Abschitzung des gesamten Abriebvolumens

Die unterschiedlichen Teilvolumina eines Zementkochers wurden ihrer Lage zur Prothese
zugeteilt. Dabei wurde die Lokalisation nach ventro-lateral (vereinfacht ventral) und dorso-
medial (vereinfacht dorsal) unterschieden (s. Tab. 4).

Wenn wir davon ausgehen, dass auf beiden Seiten des Prothesenschaftes (sowohl ventral als
auch dorsal) die gleiche Menge an Knochenzement abgeschliffen wird, kann man eine Anni-
herung an das gesamte Volumen berechnen, indem man die Teilvolumina einer Seite verdop-
pelt.

Hierbei wurden jeweils die Teilvolumina einer Seite addiert und die grofere Summe verdop-

pelt (Tab. 4).

iiberlap-
... |Teilvolumen Volumen rechne- | Volumen hypothe-
Pat. | Schnitt (mm®) Lage pend? risch (mm?) tisch (m};?f)
4 |1b2 20,8074577 |ventral +
2b3 14,1643103
3b4 3,02305481 >=137,9948228
5b6 31,79289  |dorsal 31,79289003
>=69,78771283 75,9896456

16 |1b2 200,386615 |ventral +
2b3 139,795547 >'=1340,1821618
4b5 27,6476781 |dorsal
5b6 49,1409677
6b7 31,0773239
7b8 3,57003904 >=111,4360087
>=451,6181706 680,3643237

Tab. 4: Beispiele fiir die Berechnung des Gesamtvolumens bei sich iiberlappenden Fragmenten

Wenn die Bruchstiicke des Zementkdchers nicht tiberlappend waren oder nur Bruchstiicke
einer Seite vorlagen, konnte man die addierten Teilvolumina verdoppeln (Tab. 5).
Bruchstiicke sind als iiberlappend anzusehen, wenn sie urspriinglich auf der gleichen Hohe

des Prothesenschaftes ventral und dorsal gelegen waren.
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iiberlap-
... |Teilvolumen Volumen rechne- | Volumen hypothe-
Pat. | Schnitt (mm?) Lage pend? risch (mm?) tisch (myrfﬁ)
7 11 494,103305|ventral 494,1033052
494,1033052 988,2066104

35 |1b2 73,4913549| dorsal

2b3 105,378956

3b4 43,9160622

4b5 5,49787873

5b6 0,81484491 >'=229,0990963

229,0990963

458,1981926

Tab. 5: Beispiele fiir die Berechnung des Gesamtvolumens bei sich nicht tiberlappenden Fragmenten
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3. Ergebnisse

3.1 Patientendaten

Aus dem Klientel der Abteilung Orthopddie Universitdtsklinikum Goéttingen wurden 34 Pati-
enten ausgewdhlt, denen im Zeitraum von 01/1989 bis 08/1998 eine Hiiftgelenksendoprothese
des Typs CF-30 implantiert wurde und im Zeitraum zwischen 12/1993 und 08/2002 gewech-
selt werden musste.

Es wurden ausschlieBlich aseptisch gelockerte Prothesen in die Untersuchungen mit einbezo-
gen, von denen die Explantatteile, Prothese und Zementkocher, vorlagen.

Die Verweildauer der Prothese nach Implantation lag zwischen 5 Monaten und 11 Jahren und
betrug im Mittel 5 Jahre und 1 Monat.

23 Patienten waren weiblichen und 11 ménnlichen Geschlechts. Das Durchschnittsalter liegt
bei 73,34 Jahren. Der jlingste Patient war zum Zeitpunkt der Implantation 57 Jahre alt und der
dlteste Patient 84 Jahre alt.

19mal war die rechte Seite betroffen und in 16 Féllen die linke Seite.

Die Indikation zur Hiiftgelenksendoprothesen-Versorgung war bei 30 Patienten auf Grund
einer Coxarthrose gegeben. 2 Patienten bekamen die Prothesen nach einer Schenkelhalsfrak-
tur. Bei weiteren 3 Patienten ist die Ursache unbekannt. Die Grafik (Abb. 20) gibt einen

Uberblick iiber die verschiedenen Operationsindikationen bei den 35 implantierten Prothesen.

Diagnose Body Mass Index
30 28
20
15 10
10 10
2 2 3 3 3
0
B Coxarthrose
B Coxarthrose m. Hiiftkopfnekrose BNormalgewicht @ Praadipositas
B Schenkelhalsfraktur
B Unbekannt BAdipositas Grad 1 O Adipositas Grad 2

Abb. 20: OP-Indikation Abb. 21: Body Mass Index
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10 Patienten hatten ein normales Korpergewicht (BMI 18,5-24,9), 18 Pat. hatten eine
Praadipositas (BMI 25,0-29,9) und jeweils 3 Pat. wiesen eine Adipositas Grad 1 bzw. 2 auf
(BMI 20,0-34,9 bzw. 35,0-39,9). Die Aufteilung ist in Abb. 21 grafisch dargestellt und zeigt,
dass mehr als die Hélfte der Patienten in die Kategorie Praadipositas einzustufen waren;

schwergewichtig war etwa ein Viertel der Patienten.

3.2 Radiologische Befunde
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Abb. 22: Rontgenbildserie eines Patienten (a) 03°94, b) 02°97, ¢) 12'97, d) 05799, e) 02°00)
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In Abb. 22 ist eine Serie von a/p-Rontgenbildern nach dem Hochzeichnen dargestellt. Frag-
mentierungen des Zementkochers, Lageverdnderungen und Osteolysen wurden fiir die Aus-

wertung besonders markiert.

3.2.1 Beschaffenheit des Femur

3.2.1.1 Form des Femur

Die Form des Femur wurde unterschieden in gerade, normal, kelchartig und abnormal. Bei
den 34 Patienten hatte die Mehrheit eine normale Form. Bei 7 Patienten war das Femur auf-
fallend gerade. Lediglich ein Femur war kelchartig. Bei 5 Patienten fehlten Rontgenaufnah-

men, so dass die Form des Femur nicht beurteilt werden konnte.

3.2.1.2 Mineralisation

Bei den vorhandenen Rontgen-Bildern zeigte der Knochen in 9 von 30 Féllen eine verminder-
te Mineralisation als Zeichen fiir eine Osteoporose. Dabei handelte es sich um weibliche Pati-
enten. Bei den ménnlichen Patienten waren in den Rontgenbildern keine Anzeichen fiir das

Vorliegen einer Osteoporose zu sehen.

3.2.2 Erste postoperative Aufnahme

Postoperative Rontgenaufnahmen, die kurz nach der Implantation der Hiiftgelenks-
endoprothese gemacht worden, sind bei 6 Patienten nicht vorhanden, so dass lediglich die
Bilder von 29 Patienten in die Bewertung mit einflieen.

Postoperative Rontgenaufnahmen, die kurz vor dem Wechsel der gelockerten Prothese ge-

macht wurden, fehlen bei 3 Patienten. Bei einem Patienten gibt es nur axiale Rontgenbilder.
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3.2.2.1 Fissur des Knochens

In keinem der postoperativen Rontgenbilder konnte eine Fissur des Knochens festgestellt
werden, die wihrend des Einbringens des Prothesenschaftes bei der Operation entstanden sein

kann. In den vorliegenden Operationsberichten war ebenfalls nicht davon berichtet worden.

3.2.2.2 Sitz der Prothese

Das Einbringen der Prothese in den Zementkdcher sollte in neutraler bis leicht valgischer
Stellung erfolgen. Bei den 29 Patienten sitzt der Prothesenschaft 7mal valgisch, 3mal varisch

und 19mal neutral.

3.2.2.3 Schichtdicke des Zementes

Die Schichtdicke des Zementes wurde zwischen Prothesenspitze und Zementstopper gemes-
sen, sowie medial und lateral der Prothesenspitze. Weitere Messpunkte flir die Zementdicke
waren an der Prothesenschulter (lateral), am Calcar femoris (medial) und in der Schaftmitte
der Prothese medial und lateral. Von den gemessenen Zementdicken werden hier die Durch-
schnittswerte angegeben.

Die Schichtdicke zwischen Prothesenspitze und Zementstopper betrdgt 14,9 mm (max: 34
mm und min: 0 mm).

An der Prothesenspitze wurden medial 3 mm (max: 5 mm und min: 0 mm) und lateral 3,6 mm
(max: 7 mm und min: 1 mm) gemessen.

An der Prothesenschulter wurden 3,4 mm (max: 10 und min: 0) gemessen. Am Calcar femoris
betrug die Schichtdicke 5,3 mm (max: 10 mm und min: 2 mm).

Die Zementdicke in der Mitte der Prothese wurde medial und lateral gemessen und war in
etwa gleich mit medial 3,6 mm (max: 8 mm und min: 1 mm) und lateral 3,5 mm (max: 8§ mm

und min: 1 mm).
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3.2.2.4 Fiihrungsdraht, Zementstopper, Redon

Damit der Prothesenschaft moglichst zentriert im Femur sitzt, wird er iiber einen Fiihrungs-
stab eingesetzt. Am Ende des Fiihrungsstabes ist der Zementstopper befestigt, der einerseits
verhindern soll, dass der Zement zu weit in den Femurschaft gelangt, sowie andererseits eine
verbesserte Penetration des Zements in den spongidsen Knochen durch Druckerh6hung be-
wirken soll.

Parallel zum Fiihrungsstab wird eine Redondrainage in den Schaft eingelassen, tiber die wih-
rend der Zementapplikation sich ansammelnde Fliissigkeit aufgenommen und herausgeleitet
werden soll.

Wurde der Redon erst nach dem Einbringen der Prothese gezogen, ist ein Hohlraum auf den
Rontgenbildern, die postoperativ angefertigt wurden zu sehen, da der Zement sich nicht mehr
entsprechend ausgedehnt hat und den so entstandenen Defekt nicht auffiillen konnte.

Im Gegensatz dazu sollte der Fiihrungsdraht bis zur erfolgten Polymerisation belassen wer-
den, um eine gute Zentrierung der Schaftspitze zu gewéhrleisten

Bei 21 Patienten konnte man den Kanal des Fiihrungsdrahtes auf den postoperativen Ront-
genbildern sehen. Lediglich 8 Patienten wiesen keinen sichtbaren Kanal auf.

Restspuren der Redondrainage im Sinne von langgezogenen Lufteinschliissen waren bei 13
Patienten zu sehen. Bei 16 Patienten waren auf den Rontgenaufnahmen keine Restspuren der
Drainage zu sehen.

In der Regel wird es immer in den ersten Lamellenlagen des Zementstoppers eine gewisse
Undichtigkeit geben, weil das Lumen, z.B. bei Ovalitét, nicht vollig vom Zementstopper ab-
gedichtet wird. Wurde der Zementstopper aber zu klein gewdhlt oder war der
Diaphysenquerschnitt zu unrund, konnte Zement vorbei nach distal dringen. Somit wurde
nicht genug Druck bei der Zementierung aufgebaut.

Wurde der Fithrungsdraht friih entfernt und war der Zement noch fliissig, konnte Zement in
den Zementstopper eindringen.

Bei 17 Patienten war der Zementstopper mit Zement durchsetzt, bei 12 Patienten wurde diese
Beobachtung nicht gemacht. Trotz frither Entfernung des Drahtes waren die Schéfte gut im

Zementkocher zentriert.



Ergebnisse 42

3.2.3 Beurteilung der Kontaktflichen des Zementes

Der Zementmantel steht auf der einen Seite im engen Kontakt mit der Prothese, auf der ande-
ren Seite in Verbindung mit dem ithm umgebenen Knochen.

Ein hinweisendes radiologisches Zeichen fiir die Lockerung einer Hiiftgelenksendoprothese
ist die Spaltbildung zwischen Prothese und Zement beziehungsweise ein Authellungssaum
zwischen Zement und Knochen.

Die Lokalisation der Aufhellungssdume wird nach Gruen et al. in 7 Zonen eingeteilt (s. Abb.
12). Das Ausmal des Lysesaumes beziehungsweise der Spaltbildung wurde gemessen und in

jeweils 4 Grade aufgeteilt (s. Tab. 2).

3.2.3.1 Spaltbildung Prothese/Zement

Bei den 31 Prothesen, bei denen entsprechende Rontgenaufnahmen vorlagen, waren Spaltbil-
dungen zwischen der Prothese und dem Zement vor allem in den Zonen 1, 2 und 5-7 zu fin-
den.

Die Grof3e variierte hier von unter 1 mm (Gruppe I) in 22 Fillen iiber 1,1 - 2 mm (Gruppe 1)
in 4 Féllen bis zu 4 mm (Gruppe III) in 2 Féllen. Spaltbildungen iiber 4 mm waren hier nicht
vorhanden.

Die grofiten Liicken zwischen Prothese und Zement waren vor allem in den Zonen 1 und 7 zu
sehen. In den Zonen 2, 3, 5 und 6 betrug die Distanz im Durchschnitt I mm bis maximal 2
mm.

Am seltensten kamen Spaltbildungen in der Gruen-Zone 4 und 3 vor. Lediglich ein Patient
zeigte eine Liicke zwischen Prothesenspitze und Zement. Dies erklirt sich dadurch, dass die
Prothese dem Gesetz der Schwerkraft folgt. Das heift es kommt zum Einsinken der Prothese
nach distal in Folge der Krafteinleitung des Korpergewichts wihrend des Gehens und Stehens
und die Prothese "stiitzt" sich auf dem Zement distal ab.

Bei 3 Patienten war in keiner der 7 Gruen-Zonen eine Spaltbildung zwischen Prothese und
Zement zu sehen.

Bei einem Patienten trat ein Prothesenbruch am Ubergang vom proximalen zum mittleren
Drittel mit Dislokation des proximalen Anteiles auf, so dass die Grenzflichen zwischen Ze-

ment und Prothese der Zone 1 und 7 nicht beurteilt werden konnten.
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3.2.3.2 Lysesaum Zement/Knochen

Ein Aufhellungssaum zwischen dem Zement und dem Knochen war bei allen der 31 Patienten
zu finden. Bevorzugt traten sie in den Zonen 2, 3, 5 und 6 auf, gefolgt von Zone 4. Am sel-
tensten, jedoch auch noch bei 11 der 31 Patienten, war ein Lysesaum in der Zone 7 zu sehen.

5 Patienten wiesen in allen 7 Zonen einen Aufhellungssaum auf. Bei 9 Patienten war in den
Zonen 2 - 6 ein Aufhellungssaum.

Die GroBe der Liicke zwischen Zement und Knochen betrug in jedem Fall mindestens 1mm,
in den meisten Féllen sogar iiber 2mm.

Die Einteilung erfolgte wieder in o. g. 4 Grade (siche auch Tab. 7). Grad I kam nicht ein ein-
ziges Mal vor. Grad II war 9 Mal vertreten. Fast ebenso oft war Grad IV mit 8 Mal vorhan-
den. Die meisten Patienten konnten der 3. Gruppe (Grad III) zugeordnet werden. Hier waren
es insgesamt 14 Patienten.

Die Aufhellungssdume waren in Zone 6 und 7 bis zu 8 mm breit. Die geringsten Breiten wur-

den in den Zonen 1 und 2 gemessen.

3.2.4 Beschaffenheit des Zementes

Der Zement dient als Ubertriger der Krifte zwischen der Prothese und dem Knochen. Dabei
wird er stark beansprucht. Neben Zementabrieb kann es durch einmalige Gewalteinwirkung
oder Zerriittung zu einem Bruch des Zementkdchers kommen.

Die Qualitdt des Zementes wird unter anderem durch seine Zubereitung und Verarbeitung
bestimmt. Schwachstellen weist der Zement dort auf, wo es wihrend des Zementiervorganges

zu Luft- oder Fliissigkeitseinschliissen sowie Laminierungen gekommen ist.

3.2.4.1 Bruch im Zementkocher / Zementzerriittung

Bei 26 Patienten wurde in den Rontgenbildern ein Bruch des Zementkochers gesehen. Teil-
weise ist der Zementkdcher mehrfach gebrochen.
Die Ausrichtung der Briiche war waagerecht oder schrag. Die schrigen Briiche verliefen nach

medio-kaudal oder nach latero-kaudal (s. Abb. 23).
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Abb. 23: Verlaufsrichtung der Zementbriiche

Die Lokalisation des Zementbruches wurde mit Hilfe der Gruen - Zonen eingeteilt.

Die Hauptlokalisation der Zementbriiche ist in den Zonen 2, 3, 5 und 6 nach Gruen.

Jeweils 2 Patienten weisen radiologisch einen Zementbruch in Zone 1 und ebenfalls 2 Patien-
ten in Zone 7 auf. Hierbei handelt es sich um verschiedene Patienten. In der jeweiligen zuge-
horigen "Gegenzone" wurde auf den Rontgenaufnahmen kein Bruch des Zementkochers ge-
funden.

Als "Gegenzone" wird die gegeniiberliegende Zone (Einteilung nach Gruen) bezeichnet. Das
ware bei Zone 1 die Zone 7, bei Zone 2 die Zone 6 und bei Zone 3 die Zone 5.

In den meisten Fillen ist der Bruch des Zementkdchers durchgehend zu sehen. In nur wenigen
Féllen wird der Bruch des Zementmantels nur in einer Zone gesehen.

Bei 15 Patienten ist ein Zementbruch in den Zonen 2 und 6 oder 3 und 5 zu sehen. Bei 3 Pati-
enten davon ist der Bruch im Bereich des Uberganges von Zone 2 zu 3 beziehungsweise 5 zu
6.

In 5 Fillen sind in einem Zementkdcher mehrere Briiche zu sehen. 23 der Zementbriiche ha-
ben eine waagerechte Ausrichtung. 9 Bruchlinien verlaufen schrég.

Bei 2 Patienten ist es neben dem Bruch des Zementmantels zu einem Bruch des Prothesen-
schaftes gekommen. Bei einem Patienten ist eine Femurfraktur neben dem Zementbruch vor-

handen. Es liegen keine zeitlich dicht aufeinander folgenden Rontgenaufnahmen vor dem
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Prothesenbruch vor, aus denen geschlossen werden konnte, ob der Zementbruch zeitlich vor
dem Bruch des Prothesenschaftes und der Fraktur des Femur entstanden ist. 5 Patienten wei-
sen keinen Bruch des Zementkdchers auf.

Zu einer Zementzerriittung ist es nur in 2 Fdllen gekommen. Einmal in der Zone 4 und ein

weiteres Mal in der Zone 7 bei 2 unterschiedlichen Patienten.

3.2.4.2 Luft- / Fliissigkeitseinschluss

Luft- und Fliissigkeitseinschliisse findet man vor allem in der Zone 4 nach Gruen.

9 Patienten wiesen keinerlei Luft- und Fliissigkeitseinschliisse auf.

Bei 17 Patienten waren die Einschliisse, wie oben bereits erwéhnt, in Zone 4 zu finden. Hier
waren es meistens mehrere Einschliisse, die bis zu 6mm lang waren. Auf die Lange des Ze-
mentkdchers wird weiter unten eingegangen.

4 Patienten hatten in der Zone 3, 3 in der Zone 1 und einer in der Zone 2 Einschliisse.

Bei einem Patienten waren Luft- bzw. Fliissigkeitseinschliisse in den Zonen 4 bis 7 zu finden.
Ein weiterer Patient hatte neben der Zone 4 auch Einschliisse in der Zone 5, ein anderer zu-

sitzlich in der Zone 6.

3.2.5 Einsinken der Prothese/Sockelbildung

Wihrend der Prothesenlockerung kann es zu einem Einsinken der Prothese kommen. Diese
setzt sich an neuer Stelle fest bis es erneut zu einer Lockerung kommt.

Bei 19 Patienten hat es eine Prothesenwanderung nach distal gegeben. Das Ausmal des Ein-
sinkens geht von wenigen Millimetern bis hin zu mehreren Zentimetern. Bei 6 Patienten ist
die Prothese zwischen 2 und 4mm eingesunken. Der Spitzenwert liegt bei 2,7cm, gefolgt von

2,6cm. Insgesamt ist bei 9 Patienten die Prothese um mindestens 10mm eingesunken.
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Abb. 24: Rontgenaufnahme kurz vor der Wechsel-OP zeigt einen Bruch im Zementkdcher und So-
ckelbildung.

Ein Sklerosesaum unterschiedlicher Ausprigung im Bereich der distalen Schaftspitze, So-

ckelbildung, entwickelte sich bei 16 Patienten (s. Abb. 24).

3.2.6 Liangenverhiltnisse Zementkocher/Prothesenschaft

Nach der OP-Anleitung zum Zeitpunkt der Implantation der Schéfte in dieser Untersuchung
sollte der Zementkdcher, der die Prothese umgibt, ldnger sein als der Prothesenschaft selbst.
Lateral und medial soll die Prothese mit Zement in Kontakt stehen und auch um die Prothe-
senspitze herum, also auch unterhalb der Prothese, im Idealfall 10mm, sollte ausreichend Ze-
ment vorhanden sein.

Bildet man das Verhéltnis der Langen von Zementkocher und Prothesenschatft, sollte der Wert
je nach SchaftgroBe durchschnittlich 1,07 ( max: 1,074 und min: 1,065) sein.

Bei 26 Patienten konnte das Verhéltnis berechnet werden. Im Durchschnitt betrigt es 1,1. Bei
9 Patienten ist das Verhéltnis der beiden Langen < 1,07. Davon ist das Verhéltnis bei 2 Pati-
enten sogar < 1,0 (0,95 bzw. 0,96). Bei 17 der insgesamt 26 Patienten ist das Verhéltnis >
1,07. Der Spitzenwert betrédgt 1,26.

Bei einer Toleranz der Lange des Zementkochers von + 2mm bzw. — 2mm ergibt sich ein op-
timales Verhiltnis zwischen 1,056 und 1,083. In diesem Bereich liegen lediglich 2 Patienten.

Erhoht man die Toleranz auf + 3mm bzw. — 3mm erhoht sich die Anzahl auf 4 Patienten.
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3.2.7 Osteolysen

Bei 29 Patienten lagen Rontgenbilder vor, die kurz vor der Explantation der
Hiiftgelenksendoprothese erstellt wurden.

9 dieser Patienten wiesen keine herdférmigen Osteolysen auf. In 9 Fillen lagen Osteolysen an
mehreren Stellen vor. Die Lokalisation der Osteolysen wurde, wie auch die anderen Kriterien
zuvor, nach den Gruen-Zonen eingeteilt.

Eine Hiufung des Auftretens von Osteolysen ist vor allem in den Zonen 5 und 6 zu bemerken.
In den gegeniiberliegenden Zonen 2 und 3 sind die Osteolysen im Vergleich dazu deutlich
seltener.

In 5 Fillen gehen die Osteolysen iiber 2, teilweise 3, Zonen hinweg und erreichen so eine

Lénge von mehreren Zentimetern.

Gruen | Anzahl der
Zone | Osteolysen

1 0

2 6

3 2

4 5

5 8

6 8

7 6

Tab. 6: Verteilung der Osteolysen

3.2.8 Periartikulire Ossifikation

Alle Rontgen-Bilder, die unmittelbar vor dem Wechsel der gelockerten Prothese bzw. mehre-
re Monate nach Implantation gemacht wurden, zeigten mehr oder weniger stark ausgepragte
periartikuldre Verkndcherungen. Von den 31 Patienten, deren Rontgenaufnahmen wir hin-
sichtlich dieses Merkmals untersucht haben, haben alle diese Verkndcherungen. Die Eintei-
lung erfolgte nach Brooker (Klasse I - IV).

Von den 34 Patienten und 35 Hiiftgelenksendoprothesen konnen 7 in Klasse I, 10 in Klasse I,
8 in Klasse III und 6 in Klasse IV eingeteilt werden. 4 Patienten konnen auf Grund fehlender

postoperativer Rontgen-Bilder nicht in die Klassifikation eingeteilt werden.
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Abb. 25: periartikulédre Ossifikation

3.3 Makroskopische Betrachtung der Zementkocherfragmente

Wie bereits in Abb. 14 zu sehen, lagen nie komplette Zementkdcher vor. In den meisten Fél-
len wurden die Zementbriiche durch die Wechseloperation herbeigefiihrt. Dies konnte man
daran erkennen, dass die Bruchkanten scharf waren. Bei Briichen, die prioperativ entstanden,
waren die Bruchkanten teilweise abgerieben und somit stumpf.

Die Fragmente waren wenige Zentimeter grofl. Im Durchschnitt waren die Bruchstiicke unge-
fahr 2 bis 3 cm hoch und 2 cm breit. Die Tiefe betrug je nach Zementdicke wenige Millime-
ter.

Kleinere Fragmente < 1cm waren bei einer grolen Zahl von Zementkdchern dabei. Diese ka-
men intraoperativ zustande bei der Entfernung des Zementkdchers, wenn eine gute Verzah-
nung zwischen Zement und Knochen vorhanden war.

Den Zementbruchstiicken war anzusehen, ob der Prothesenschaft im Zementkdcher oder der
Zementkocher im Femurschaft gelockert war. Natiirlich kam es auch vor, dass sowohl die
Verbindung zwischen Knochen und Zement sowie zwischen Prothese und Zement nicht mehr
fest war.

Bei einer Lockerung des Prothesenschaftes zeigte sich als typische Verdnderung ein dreiecki-
ger Einschliff im Innern des Zementbruchstiickes (s. Abb. 16). Die Begrenzungslinie war ge-
kennzeichnet durch den Ubergang von einer matten (keine Scheuerbewegungen) zu einer po-
lierten (Scheuerbewegungen) Oberflache.

Bei der Inspektion des Zementkdchers beziehungsweise der Bruchstiicke von auflen fiel eine
Glattung der Oberflache auf, die durch die Reibebewegungen des Zementkdchers gegen den

Knochen entsteht, als sicheres Zeichen einer Lockerung.
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Teilweise waren die Zementkdcher ausgediinnt. Durch eine zu diinne Zementschicht, die wih-
rend der Implantation entstanden ist oder durch nachtrigliches ,,Scheuern* der Prothese bzw.

des Knochens liefen die Bruchstiicke teilweise ,,gegen Null“ aus (s. Abb. 14 und Tab. 3).

3.4 Volumenberechnung

Zur Volumenberechnung wurde von einer Pyramide mit dreieckiger Grundfliche ausgegan-
gen. Bei fehlender Pyramidenspitze erfolgte die Volumenermittlung iiber die Berechnung des

Pyramidenstumpfes.

3.4.1 Volumen tatsichlich errechnet

Von den insgesamt 35 Revisionspraparaten konnte bei 22 Patienten, eine Berechnung des
Volumens erfolgen. Die nur auf Messwerten beruhenden Volumina betrugen unabhéngig von
der jeweiligen Schaftgréfe im Mittel 188,34 mm? (0,85 —494,10).

Zwischen 0,85 mm? und 100 mm?® Volumenverlust wurde bei 7 Zementkdchern gemessen.
Bei 7 Patienten betridgt der errechnete Verlust zwischen 101 mm? und 200 mm?®. Bei weiteren
8 Priparaten liegt der Verlust des Knochenzementes zwischen 201 mm? und 495 mm?, davon

bei 3 Patienten bei liber 400 mm?.

Verlust in mm?3 | Anzahl

0,85-100 7
101 - 200 7
201 - 495 8

Tab. 7: Verteilung Volumenverlust (errechnet)
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3.4.2 Volumen hypothetisch

Nach "Verdopplung" der errechneten Volumina betrug der Volumenverlust im Durchschnitt
bei den 22 Patienten 317,81 mm? (1,72 - 988,21mm?®). Wie die Verteilung der ermittelten
Werte ist, zeigt die Tabelle 8. Mehr als die Hélfte der Patienten wiesen einen Zementverlust

von liber 200 mm? auf. Bei drei Zementkdchern liegt das Volumen bei {iber 700 mm?®.

Verlust in mm? | Anzahl
1,7-100 7
101 - 200 1
201 -300 6
301 - 500 3

501 - 1000 5

Tab. 8: Verteilung Volumenverlust (hypothetisch)
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4. Diskussion

Die vorgestellte Untersuchung hat den Charakter einer stichprobenartigen Beschreibung.
Hierfiir lassen sich folgende Griinde anfiihren:

- Der Stichprobenumfang ist gemessen an der Implantationshiufigkeit von Hiiftgelenks-
endoprothesen sehr klein.

- Die Anzahl der untersuchten Revisionsfille ist gering und verteilt sich auf Prothesen-
schifte verschiedener Groflen und Patienten unterschiedlicher Grunderkrankung, Kno-
chenbeschaffenheit und Aktivitét.

- Die Implantationen wurden von verschiedenen Operateuren mit unterschiedlicher ope-
rativer Erfahrung (Erstoperateur, Inaugurator) durchgefiihrt.

- Die anlésslich der Revision entnommenen Knochenzementproben kdnnen hinsichtlich
threr GroBe, Lage und Vollstindigkeit nicht als repridsentativ fiir einen ganzen Ze-
mentkdcher angesehen werden. Auch wenn eine Berechnung eines Gesamtverschlei-
Bes theoretisch moglich wire, so kann doch mangels genauerer Kenntnis nicht auf die

Qualitdt der Implantatverankerung im Verlauf der Verweildauer geschlossen werden.

Es wurde deshalb bewusst darauf verzichtet, Korrelationen zu errechnen oder
Signifikanzbetrachtungen durchzufiihren. Nach Kenntnis der Verfasserin wurden #hnliche
Untersuchungen bislang nicht vorgestellt, weshalb ein Vergleich mit anderen
Schaftgeometrien, anderen Knochenzementfabrikaten u.A. nicht méglich ist. Inwieweit expe-
rimentelle Ansdtze zur Beschreibung des VerschleiBvolumens, wie von Bader et al. (2004)
vorgestellt, eine genauere Volumenabschitzung ergeben, bleibt weiteren Untersuchungen

vorbehalten.

4.1 Radiologische Befunde und Makroskopie

Eine reproduzierbare Abbildungstechnik wird als Voraussetzung fiir Messungen an
Rontgenbildern gefordert (Martini et al. 1997). Fehlerquellen bei der Vermessung von Ront-
genbildern sind vielgestaltig. GroB3e Bedeutung haben Fehler beim Lagern (Hellinger 1995
und Lebeck 1998).

Die Messfehlerbreite konventioneller Rontgenbilder betrdgt bis zu 5 mm (Malchau et al.

1995).
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Beriicksichtigt man die wechselnde Qualitdt der Rontgenaufnahmen durch Adipositas, Fehl-
haltungen der Extremitdt oder technische Beeintrachtigungen bei der Suche nach Rissen und
Defekten im Knochenzementkdcher, so muss festgestellt werden, dass kleinere Fissuren und
Fehlstellen durch Unschirfe und Ubereinanderprojektion nicht erkannt werden kdénnen (Kos-
ter et al. 1999). Die Anfertigung von Rontgenbildern in nur einer Projektionsebene erschwert
weiterhin eine umfassende Beurteilung.

Um Messfehler moglichst klein zu halten, muss der Vergrof3erungsfaktor bekannt sein. Dieser
wurde aus tatsdchlichem (bekanntem) Prothesenkopfdurchmesser und im Rontgenbild gemes-

senen Kopfdurchmesser mittels Dreisatz berechnet.

4.1.1 Form des Femur

Die Form des Femur wurde unterschieden in gerade, normal, kelchartig und abnormal. Zwar
kamen Noble et al. in ihren Untersuchungen zu dem Ergebnis, dass besonders kleine und
kelchartige Femora hinsichtlich eines gleichférmigen und allseits geschlossenen Zementman-
tels problematischer sind als die geraden und natiirlich gebogenen Formen (Noble et al.
1988), man kann jedoch nicht sagen, dass eine Form besonders giinstig und eine andere Form
schlecht geeignet ist fiir die Implantation eines speziellen Prothesenschaftes. Wenn man die
verschiedenen Femurformen mit den jeweiligen Standzeiten der Prothese vergleicht, gibt es
keine Form, bei der es gehduft zu frithen Lockerungen gekommen ist genauso wenig, wie zu
besonders langen Standzeiten. Im betrachteten Kollektiv fiel kein Femur durch eine die Pro-
thesenimplantation besonders erschwerende Form auf. Grundséitzlich ist aber anzumerken,
dass die Geometrie eines Geradschaftes hinsichtlich einer gleichféormigen Schichtdicke des

Zementkdchers bei starker Antekurvatur des Femur eine Fehlerquelle darstellt (s. u.).

4.1.2 Mineralisation

Bei unseren analysierten Rontgenbildern wiesen weniger als ein Drittel eine verminderte Mi-
neralisation auf. Hierbei handelte es sich in keinem Fall um eine stark ausgepriagte Osteoporo-
se.

Zu bedenken ist, dass diese Bewertung subjektiv vorgenommen wurde. Zu einer fehlerhaften

Zuordnung konnte es vor allem bei schlechter Qualitdt der Rontgenaufnahmen kommen.
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Weiterhin muss bedacht werden, dass die notwendige Knochenreduktion von verschiedenen
Autoren mit ca. 30% angegeben wird, um radiologisch einen Knochenabbau sehen zu konnen
(Martini et al. 1997; Ardran 1951; Lachmann und Whelan 1936; Reiter et al. 1997).

Die Knochenqualitét der untersuchten Patienten hatte keinen Einfluss auf die Abstiitzung des
Zementkochers und trug somit nicht zu der Zerstorung der Zementkdcher und der nachfol-

genden Lockerung bei.

4.1.3 Fissur des Knochens

Fissuren des Femurschaftes konnen bei Verwendung iiberdimensionierter Schaftraspeln, be-
stehenden Obstruktionen, Anomalien der Geometrie oder zu forciertem Vorgehen vorkom-
men. Fraglich ist, ob sich dies nachteilig auf die Prothesenimplantation auswirkt. Einerseits
kann man sich denken, dass der Knochen dadurch geschwicht wird und es zu einem Bruch
oder aber zum mangelhaften Einheilen der Prothese kommen kann. Andererseits ist es auch
moglich, dass durch die Fissur der Knochen zur Heilung angeregt wird und somit auch die
Prothese besser einheilt.

Festzuhalten gilt, dass das Auftreten femoraler Fissuren eine flir unzementierte Implantate
typische Komplikation zu sein scheint. Allerdings sollen die postoperativen klinischen Ergeb-
nisse (d’Aubigné-Harris-Score) nicht durch proximale und mittlere Frakturen (96% aller
Frakturen) beeintrichtigt worden sein (Mallory et al. 1989).

Im Fall der hier dargestellten Prothesenform CF-30 wurde das Implantatbett dhnlich wie bei
einer zementfreien Implantation geraspelt, weshalb Fissuren in keinem Fall ausgeschlossen
werden konnten.

Zu bedenken gilt auch, dass bei zementierten Prothesen der Knochenzement in einen gréferen
Riss eindringen konnte und so die Heilung des Knochens verhindert. Eine derartige Fehler-
quelle wurde weder beobachtet noch kam es im beobachteten Kollektiv zu iatrogen verursach-

ten Frakturen.

4.1.4 Sitz der Prothese

Um einen optimalen Sitz der Prothese im Femur zu haben, sollte diese in neutraler bis leicht
valgischer Stellung erfolgen. In dieser Position ist der Hebelarm auf den Verankerungsschaft

bei gutem off-set als gering zu bezeichnen. In zu varischer Position ist der Schaft und damit
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auch der Zement einer hoheren Biegebruchbeanspruchung ausgesetzt durch den lingeren He-
belarm.

Bei unseren Untersuchungen war der iiberwiegende Anteil in neutraler Stellung implantiert.
Postoperative Varusfehlstellungen werden von Jerosch et al. (1998) in 20% der Fille angege-
ben. Bei unseren Fillen liegen eine Varusfehlstellung bei 10% und eine Valgusstellung bei
24% vor. Hingegen werden in der Literatur Valgusfehlstellungen zwischen 1% und 2% der
Félle (Wixon et al. 1991) beschrieben. Ursdchlich hierfiir sind vor allem Ungenauigkeiten bei
der pridoperativen Planung und manuellen Schaftimplantation.

Insgesamt scheint eine ausgepriagte Varusposition des Schaftes sich nachteiliger auszuwirken,
als eine vermehrte Valgusposition.

»Aus der Literatur ist bekannt, dass eine varische Schaftposition hdufiger zu Schaftschmerzen
fiihrt und damit schlechtere klinische Ergebnisse erwarten ldsst (Alwan 1999; Menge 1985).
Zudem ist die Varusposition als Risikofaktor der frithen aseptischen Lockerung bekannt
(Kriiger 1990; Maier et al. 1977).

In der Studie von Schneider U et al. 2002 wurde hingegen dokumentiert, dass die Schaftposi-
tion keinen Einfluss auf die Standzeit, die Funktion oder das Auftreten periprothetischer

Lysesdume hat.* (Lukowsky 2003, S. 45).

In unserem Kollektiv ldsst sich kein Zusammenhang zwischen Schaftposition und Standzeit
nachweisen. Ebenso wenig ldsst sich ein Riickschluss ziehen auf das Auftreten von
Osteolysen in bestimmten Gruen-Zonen bei zu valgisch oder zu varisch implantierter Prothe-
se. Die GroBe des Zementabriebs korreliert in unseren Untersuchungen ebenfalls nicht mit der

Schaftposition.

4.1.5 Schichtdicke des Zementes

Das Stieldesign (Breusch et al. 1999) und die StielgroBe (Draenert 1988) haben nachhaltigen
Einfluss auf die Zementmanteldicke.

Der Prothesentyp CF-30 wurde fiir einen allseitig geschlossenen Zementkdcher ausgelegt.

Es verdichten sich die Anzeichen aus den Erfahrungen von experimentellen und klinisch-
radiologischen Studien, dass ein Schichtdicken-Minimum von 2-3 mm nicht unterschritten
werden sollte (Ebramzadeh et al. 1994). Der Zement sollte die distale Prothesenspitze um 1 -

2 cm iiberragen. Durch die Verwendung eines Markraumstoppers, der die Zementverschie-
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bung nach distal begrenzt, konnen hier angesiedelte Liicken im Zementmantel vermieden und
ein definierter Kdcherabschluss gewihrleistet werden.

Anatomisch adaptierte Stieldesigns (doppelte Kurvatur) respektieren die Anatomie des hiift-
gelenknahen Femurendes besser als Geradschifte und liefern gleichmiBigere Zementmantel-
dicken.

,Eine optimale Zementmanteldicke von 3-4 mm gewdhrleistet minimale Mikrobewegungen,
wiéhrend sowohl eine dickere Ummantelung als auch eine Dicke von weniger als 2 mm zu
abnorm hohen Mikrobewegungen fithren (Ramaniraka et al 2000; Harris 1996). (De Luca
2004, S. 68). Ein inhomogener Zementmantel mit einer Zementmanteldicke < 2 mm, unab-
hiangig von der jeweiligen Gruen-Zone, ist pradiktiv fiir eine vorzeitige Lockerung zement-
verankerter Prothesen (Chambers et al. 2001).

Folgt man der Philosophie einer vollstindigen Ummantelung (Prinzip ,,shape closed fixation
of a composite beam* nach Scherlinck und Casteleyn (2006)) ist der Kdcher um einen Press-
fit-Schaft als fehlerhaft zu bezeichnen; die Zementportionen kdnnen sehr geringe, ,,gegen
Null*“ auslaufende Schichtdicken aufweisen. Dieses umso mehr je kleiner die Radien der
Schaftkriimmungen sind und je dichter diese aufeinander folgen. Grovolumige Stielkompo-
nenten, die nach den ,Press-fit-Kriterien zementiert werden, ziehen dinne Zementmintel
(Draenert 1988) nach sich. Auch Breusch et al. (1999) beurteilen bei Geradstielen das Risiko
solcher kritischen Zementmanteldicken (<2 mm) als erhoht. Bei den Miiller Geradschiften
(Prinzip ,,loaded taper* (Scherlinck und Casteleyn (2006)) wird der Zement nur als Liicken-
fiiller benutzt und seine Portionierung wird nicht als Nachteil angesehen. Dafiir ist dieser
Schaft aber auch besonders breit in med-lat. Ebene, wodurch es zum Knochenkontakt durch
den Metallschaft kommt.

Mjoberg (1997) kam zu dem Ergebnis, dass eine erhohte Zementdicke (> 3 — 4 mm) und da-
mit verbunden ein erhohtes Risiko eines Hitzeschadens zu einer hiufigeren Lockerung fithren

kann.

Wenn man diese Erfahrungen mit unseren Ergebnissen vergleicht ist festzuhalten, dass im
Durchschnitt die optimale Zementdicke von 3-4 mm vorliegt. Lediglich am Calcar femoris
lag die durchschnittliche Zementdicke mit 5,3 mm iiber der empfohlenen Zementdicke. An
der Prothesenspitze lagen die Werte mit 3,0 und 3,6 mm medial beziehungsweise lateral ge-
nau im Optimum genauso wie in der Mitte der Prothese mit 3,6 mm medial und 3,5 mm late-
ral und an der Prothesenschulter (lateral) mit 3,4 mm im Durchschnitt.

Die grofiten Abweichungen gab es an der Prothesenschulter (max: 10 mm und min: 0 mm)

sowie am Calcar femoris (max: 10 mm und min: 2 mm). Von den 26 ausgewerteten Ro-
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Bildern lagen jeweils nur 5 Patienten im Optimum von 3 bezichungsweise 4 mm Zementdicke
im proximalen Prothesenbereich.

Eine Fehlerquelle fiir diese Abweichungen im proximalen Prothesenbereich ist der Operateur.
Er ist dafiir verantwortlich, im proximalen Bereich mit Hilfe des Zentrierstabes (Fithrungs-
draht) eine optimale, zentrierte Position des Prothesenschaftes bis zur Aushirtung des Ze-
ments zu halten.

An der Prothesenspitze wiesen immerhin 14 Patienten medial und 15 lateral eine Schichtdicke
des Zements von 3 - 4 mm auf. In der Mitte des Prothesenschaftes waren es medial 12 und
lateral 11 Patienten.

Geht man von einem Messfehler unsererseits aus und erweitert somit die optimale Schichtdi-
cke des Zements auf 2 - 5 mm, kommen im Bereich der Prothesenspitze medial noch 9 Pati-
enten hinzu und medial 8. Die Patientenzahl mit einer optimalen Schichtdicke wiirde sich
auch in den iibrigen Bereichen deutlich erhohen. Am Calcar femoris um 10 an der Prothesen-
schulter um 8 und in der Mitte der Prothese medial um 5 und lateral um 9 Patienten.

Stellt man die Standzeiten der Prothesen den jeweiligen Schichtdicken des Zements gegen-
tiber ist keine GesetzméBigkeit zu erkennen. Bei zwei Patienten mit dhnlicher Zementierung
betrdgt bei dem einen die Verweildauer der Prothese 11 Jahre, bei dem anderen nur 5 Mona-
te. Ein weiterer Patient mit nahezu optimaler Zementierung in Hinblick auf die Schichtdicke
hat eine Verweildauer um die 5 Jahre. Im Vergleich dazu ein anderer Patient mit Schichtdi-
cken von 6, 7 und 10 mm in 3 gemessenen Bereichen und damit deutlich iiber der optimalen
Dicke kann die gleiche Verweildauer vorweisen. Daraus ist zu schlieBen, dass weitere Fakto-
ren die Haltbarkeit der Verankerung beeinflussen.

Wie bereits erwédhnt ist das Prothesendesign vorgesehen fiir vollstindige Ummantelung mit
Zement. Zementdefekte und ,,Auslaufen gegen Null* verletzen dieses Prinzip. Letzteres ver-
ursacht eine besondere Schwichung, da die Abstiitzung gegen den Knochen grof3flachig fehlt
und der Zement stirker als beabsichtigt / geeignet Berstkriften ausgesetzt wird. Daraus folgt,

dass Fehlstellen eine Rissausbreitung begiinstigen sowie Rotationsbewegungen ermoglichen.
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Abb. 26: Implantat Patient 3, Makroaufnahme der CF-30 mit aufgelegten
Zementfragmenten. Grau gepunktete Linie bezeichnet das Auslaufen der Schichtdicke ,,gegen Null®.
D. h., an den Grenzen dieses Zementanteiles kommt das Metall in Kontakt mit Gewebe.

4.1.6 Inhomogenititen des Zementmantels

Inhomogenititen im Zementmantel wie Einschliisse von Blut, Markraumfett, Spiilfliissigkeit
und Luft, die durch die Methode des Anriihrens, durch das Einfiithren von Zement und Schaft,
das Zuriickziehen der Redondrainage oder auch Fehlhaltung der Zentrierhilfen (Fiihrungs-
draht) entstehen, fiihren im Lastfall durch Spannungsspitzen zu einer Schwichung des Ze-
mentmantels mit nachfolgenden Ermiidungserscheinungen.

Nach der erfolgten Zementierung soll die Redondrainage entfernt werden, damit durch Aus-
dehnung des Zements der so entstandene Defekt aufgefiillt werden kann. Geschieht dies nicht
rechtzeitig verbleibt ein kleiner Hohlraum, in Form der Drainage, im Zementkdcher zuriick.
Dadurch wird der Zementkdcher geschwécht. Folgen kdnnen hiervon Zementzerriittung und
Zementbruch und somit eine friithzeitige Prothesenlockerung sein.

Im Gegensatz dazu sollte der Fiihrungsdraht bis zur Aushértung des Zements verbleiben, da-
mit die zentrierte Position des Schaftes beibehalten werden kann. Sollte der Fiihrungsdraht
vor dem vollstindigen Erhérten des Zementkochers entfernt werden, besteht nicht nur die
Gefahr der nachtriglichen Positionsédnderung sondern auch der Bildung von Laminierungen
und Zementbriichen. Dabei kann es zu varischen oder valgischen Fehlpositionierungen und
Rotationsfehlern kommen und ebenso zu Verlust des Zement-Prothesenkontaktes mit gleich-
zeitiger Bildung von Hohlrdumen zwischen Prothese und Zement. Diese Gefahren bestehen
ebenfalls bei der vorzeitigen Reposition des Gelenkes vor der endgiiltigen Aushirtung des

Zements.
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Gruen et al. (1979) sowie Streicher und Keller (1990) konnten zeigen, dass Schlieren im Kno-
chenzementmantel, bestehend aus Blut und Spiilfliissigkeit, die dem Knochenzement durch
den Implantationsvorgang beigemengt werden, die Zementfestigkeit um bis zu 69 % herabge-
setzt werden kann (Grupp 2001).

Laut Streicher und Keller (1990) fiihren Laminierungen und Schichtungen im Knochenze-
ment (,,blood lamination) zu einer erheblichen Beeintriachtigung der Knochenzementhaftung
zwischen diesen Schichten, so dass an derartigen Fehlstellen aufgrund von Relativbewegun-
gen ein deutlich erhohter Knochenzementabrieb mit Partikelbildung zu erwarten ist (Grupp
2001).

Zementmanteldefekte werden mit hohem Druck von der Gelenkfliissigkeit umspiilt, wodurch
Osteolysen entstehen. Der Zement wird zudem bei Knochenresorption oder Interposition von
Gewebstriimmern ins Interface nicht addquat vom Knochen unterstiitzt. Zementmantelbriiche
sind letztlich das Resultat (Mjoberg 1997).

Bei unserer Auswertung der postoperativen Rontgenbilder wiesen 8 Patienten keinen sichtba-
ren Kanal auf. Ein Grund dafiir kann sein, dass der Operateur keinen Zentrierstab benutzt hat
oder ihn zu friih entfernt hat.

Bei welchen der 8 Patienten kein Zentrierstab benutzt wurde und bei welchen der Zentrierstab
zu frith entfernt wurde, l14sst sich nicht mehr nachvollziehen.

Bei den 8 Fillen kam es lediglich bei 4 Patienten zu einer Fehlpositionierung des Schaftes. 4
Schifte wiesen im Rontgenbild eine Neutralstellung auf, 1 Schaft war varisch eingebracht und
3 Schiéfte standen in valgischer Position.

Auftillig ist, dass bei 3 Prothesenschéften an der Prothesenschulter die Schichtdicke des Ze-
ments gleich 0 mm betrug. Das bedeutet, dass radiologisch lateral kein Zement zu sehen war
und der Prothesenschaft vermutlich in direktem Kontakt mit dem Knochen stand. Medial am
calcar femoris konnte in diesen 3 Féllen Zement von 4 - 9 mm Schichtdicke gemessen werden

(4 mm, 4 mm, 9 mm).

4.1.7 Aufhellungssiume

Aufhellungssdume sind linienférmige Aufhellungen an der Implantat-Knochen-, Implantat-
Zement- und Zement-Knochen-Grenze als Ausdruck eines fehlenden oder nur schwach aus-
gebildeten Grenzflichen-Kontaktes. Eine Saumbildung muss kein Beweis fiir eine Prothesen-
lockerung sein, wenn keine Beschwerden bestehen und ist allenfalls kontrollbediirftig. So-

wohl bei zementierten als auch bei zementfreien Schaftprothesen, bei letzteren hiufig in Ver-
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bindung mit einem Sklerosesaum, sind nicht progrediente, inkomplette Lysesdume < 2 mm
nicht ungewdhnlich. Als Mal} gilt jeweils der breiteste Saum, gleich welcher Lokalisation.
Andererseits kann auch bei unauffilligem Rontgenbefund der Lockerungsvorgang des Schaf-
tes in Form von Spalten und Mikrobewegungen bereits begonnen haben. Zirkumferente Auf-
hellungssdume > 1 mm oder Aufhellungssdume > 2 mm, die mehr als ein Drittel jeder der 7
Gruen-Zonen (Schaft) im anterior-posterioren Rontgen-Bild einnehmen, sind lockerungsver-

dichtig (Katzer und Lohr 2003).

4.1.7.1 Spaltbildung Prothese/Zement

Spaltbildungen zwischen dem Prothesenschaft und dem Zementkocher lagen bei 28 von ins-
gesamt 31 Patienten vor. Diese Spaltbildung muss nicht zwingend ein Zeichen fiir klinisches
Versagen sein, insbesondere nicht, wenn es sich um inkomplette Spaltbildungen handelt, die
in ihrem Ausmal nicht zunehmen. Allerdings hat in diesen Fillen ein Teil des Zementmantels
versagt, oder a priori bestehende Fehlstellen erlaubten eine Aufweitung des Implantatlagers.
In der Literatur (Wirtz und Niethard 1997; Malchau et al. 1996) wird beschrieben, dass bei
Liicken zwischen der Prothese und dem Zement, die groB3er als 2 mm sind, von einer klinisch
siginifikanten Lockerung ausgegangen werden kann. Diese Werte sind aber kritisch zu be-
trachten, da aufgrund der lagerungs- und projektionsbedingten Fehlerquelle mit einer Mess-
fehlerbreite von 5 mm gerechnet werden muss (Malchau et al. 1996).

Bei unseren Untersuchungen der Rontgenbilder war vor allem in den Zonen 1, 2 und 5 - 7
(nach Gruen) eine Spaltbildung erfolgt. In den meisten Féllen betrug die Breite des Spaltes
weniger als 1 mm. Diese Prothesenschifte hatten somit in diesen Bereichen den festen Ver-
bund mit dem Knochen bereits verloren, waren aber im Zementkdcher noch nicht eingesun-
ken. Nur an Hand des Vorliegens der Rontgen-Bilder kann nicht von einer Lockerung ausge-
gangen werden. Entscheidend ist hierbei auch die Klinik, d.h. die Beschwerden des Patienten.
Die Auswertung der Rontgenbilder zeigt, dass auch kleinere Spaltbildungen (< 2 mm) zwi-
schen Prothese und Zement ein Hinweis auf eine Prothesenlockerung sein konnen.

Die Rontgentechnik ist nicht geeignet, eine Spaltbildung darzustellen, wenn andere ausrei-
chend dicke Zementschichten in der Uberlagerungsprojektion diese verschatten. Da die Ab-
schliffe zudem nur einen Teil einer Zementfliche (zumeist eine Hélfte) betreffen, kdnnen

auch axial angefertigte Rontgenbilder keine schirfere Darstellung erbringen.



Diskussion 60

4.1.7.2 Lysesaum Zement/Knochen

Im Vergleich zur Spaltbildung zwischen Prothese und Zement war bei allen 31 Patienten ein
Aufhellungssaum zwischen Knochen und Zement zu sehen. Bevorzugt waren diese
Lysesdume in den Zonen 2, 3, 5 und 6 (nach Gruen) anzufinden. Wéhrend bei der Zement-
Prothesengrenze Liicken unter anderem in den Zonen 1 und 7 gehéduft vorkamen, waren diese
im Gegensatz dazu an der Zement-Knochengrenze in diesen Zonen am seltensten zu sehen.
Die Lysesdume waren teilweise bis zu § mm breit. In 8 Féllen betrug die Breite iiber 4 mm.
An der Zement-Knochengrenze zeigten sich im Vergleich zur Spaltbildung zwischen Zement
und Prothesenschaft auch hdufiger Aufhellungssdume tiber 2 mm.

Bedingt durch die Rarefizierung der intertrochantiren Spongiosa bei élteren Patienten ist es
gelegentlich zu Schichtdicken des Zementkoches gekommen, die die Ausmale des geraspel-
ten Implantatbettes um mehrere Millimeter iiberschreiten.

Vergleicht man die Schichtdicke des Zements mit dem Ausmall beziehungsweise der Breite
des Lysesaumes sind keine Gesetzmafigkeiten zu erkennen. Eine Vermutung, dass es wih-
rend der Aushédrtung zu einer thermischen Schadigung des Knochens gekommen ist, ldsst sich
somit zumindest nicht bestétigen.

Werden einerseits die Spaltbildung zwischen Zement und Schaft, andererseits der Verlust von
Knochenkontakt (Lockerungssdume) betrachtet, so fallt - auch unter Beriicksichtigung der
makroskopischen Befunde — auf, dass die Zementschichten proximal eine gute Verzahnung
mit der Spongiosa haben, wihrend die CF-30 Schéfte sich lateral vom verbleibenden Zement
trennen bzw. diesen medial verdringen. In den distalen Bereichen entstanden breitere
weichgewebliche Sdume und Osteolysen, wogegen der Verbund der Schifte im Zementkd-
cher besser erhalten blieb.

Bei fehlender Verankerung proximal kann sich der Schaft beim Gehen im Zementkdcher be-
wegen. Das typische Bewegungsmuster, wie auch an den explantierten Prothesenschiften und
den Zementkdchern zu sehen war, ist die Drehung des Schaftes bei gleichzeitiger minimaler
Kippung des proximalen Schaftanteiles nach ventral. Auf den Schéften sah man korrespondie-
rend dazu die Scheuerstellen ventro-lateral sowie dorso-kaudal.

Durch die Bewegung des Prothesenschaftes entsteht das typische Abschliffmuster im Inneren

der Zementkochers in Form eines Dreiecks.
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4.1.8 Bruch im Zementkocher / Zementzerriittung

Der Knochenzement erleidet unter den physiologischen Bedingungen (Temperatur und
Feuchtigkeit) bei Zugbeanspruchung stets einen Sprodbruch (Oest et al. 1975). D.h., dass das
Material eine gewisse Beanspruchung aushilt und bei geringfiigiger Uberschreitung spontan
bricht. Der Zementkdcher bricht also bei Uberlast. Der Schwellenwert der Bruchkraft und die
Ausdehnung des Bruches werden, bei ansonsten vorliegender Homogenitit des Kocherab-
schnittes, durch die Morphometrie bestimmt. Somit kommt es zu der beobachteten Zerriit-
tung, bei der keine vollstdndige sondern eine portionierte Zerstorung eintritt.

Bei den Zementkdchern ist nur auf der implantatzugewandten Seite eine gleichférmige, ebene
Oberfldchenstruktur zu erwarten. Auf der knochenzugewandten Seite hingegen ist nahezu
immer eine grofe Rauhigkeit gegeben, die von den UnregelmiBigkeiten des geraspelten Kno-
chenlagers und den Zwischenrdumen der Spongiosa herriihren. Somit unterliegt eine Zement-
schicht von ca. 2 mm im Mittel groBBen lokalen Schwankungen, die sich als Berge (groBBere
Zementdicke) und Tiler (kleinere Zementdicke) darstellen und sich in unregelméBiger Gestalt
und Ausprdagung liber die knochenzugewandte Oberfldche verteilen. Den Zonen diinner
Wandstédrke (z.B: nur Imm) und den Defekten folgen die Risse bei der Zerriittung. Briiche
konnten auch in Folge des Abschliffs (Entstehen diinner Schichten oder Erweiterung tiefer
aufBerer Einschnitte von innen zu Lochern) auftreten.

Die sehr kleinen Fragmente, die durch die Zementzerriittung entstanden, waren in der Materi-
alsammlung der ausgebauten Zementkdcher nicht vorhanden.

Besonders im proximo-medialen Bereich kann, nach Betrachtung der Rontgen-Bilder, eine
Zerriittung sowie das Vorkommen besonders diinner Zementschichten nicht ausgeschlossen
werden.

Des Weiteren ist vorzustellen, dass auch zerriittete Areale zwischen Schaft und Knochen ab-
geschliffen werden. Insbesondere die groferen Partikel aus proximo-medialen Arealen gelan-
gen in den ,.effektive joint space” und es entsteht der sogenannte ,,Dreikdrperverschleil3*
(Schmalzried et al. 1992).

,»Eine aullermittige Prothesenposition im Markraum und die dadurch entstehenden Bereiche
mit sehr diinnen Zementschichten (< 1 mm) oder Liicken im Zementkdcher mit direktem Im-
plantat-Knochen-Kontakt stellen einige der Hauptgriinde fiir eine friihzeitig einsetzende Ze-
mentzerriittung aufgrund mangelnder Tragfahigkeit des Zementmantels dar. Der Zement wird
an solchen Fehlstellen zwischen metallischem Implantat und Knochen éhnlich einem Mahlgut

zerrieben.“ (Grupp 2001, S. 3).
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Zementfrakturen konnen insbesondere dort entstehen, wo der Zementmantel zu diinn oder
unvollstindig ist. Zu diesem Ergebnis kam Jasty 1991 bei einer Autopsiesudie, wo er 16 nach
dem Tod explantierte zementierte Prothesen untersuchte. Dartiber hinaus sind aber noch meh-
rere Faktoren an der Zementzerriittung mafigeblich beteiligt zu sein, die das zentrale Problem
der zementierten Verankerung darstellt. Positionsdnderungen der Endoprothese in der Aushér-
tungsphase des Zementes, beispielsweise durch Einschlagen der Prothese auf eine inkongru-
ente Resektionsfliche des Schenkelhalses oder zu frithe Reposition kénnen durch dabei ent-
stehende Kontaktliicken und Hohlrdume zwischen Prothese und Zement, die spdter mit Bin-
degewebe ausgefiillt werden, die mechanische Stabilitét beeintrachtigen (Endmann 2000).

Zementmantelbriiche weisen auf eine bereits eingetretene Prothesenlockerung hin (Chambers

etal. 2001).
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Abb. 27: Mechanismen der aseptischen Lockerung durch primére Zementzerriittung.
(Willert 1987, S. 328)

Die aus dem Bereich der proximalen Schaftaufnahme im Femur freigesetzten Zementfrag-
mente gelangen in die Gelenkhohle (Schmalzried et al. 1992) und kommen ebenso wie Ab-
riebpartikel aus mehr distal gelegenen Fehlstellen im Zementkdcher direkt mit dem Gewebe
der knochernen Strukturen an der Zementgrenze in Kontakt. Beim Zusammentreffen der Ze-
mentpartikel mit den Zellen der Gelenkkapsel oder dem Knochengewebe des Implantatlagers,
werden diese zundchst phagozytiert (Aufnahme der Partikel in das Zellinnere von Fresszellen)

und gespeichert. Das Gewebe entwickelt eine indifferente Fremdkorperreaktion mit der
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Ausbildung von Granulomen, in denen gréfere Fragmente und Perlkonglomerate von viel-
kernigen Riesenzellen umgeben oder in diesen eingeschlossen sind (s. Abb. 27).

Die zunehmende Bildung von Granulationsgewebe und dadurch ausgeldste Resorption des
spongidsen Knochenlagers schaffen Liicken zwischen dem Zementmantel und dem kndcher-
nem Lager. Die resultierende Schwéchung der Zementfixation im Femur kann somit eine Lo-
ckerung begiinstigen.

Nur wenige Zementverankerungen versagten proximal, um mit einem abgesprengten distalen
Zementpfropfen nach distal abzusinken. In zwei Féllen wurde der proximale Kocher in dhnli-
cher Weise aufgeweitet oder zerstort, der distale Pfropfen blieb aber fest verankert. Dieses
kann als Ursache fiir den erfolgten Schwingungsbruch angesehen werden.

Ob der schrige Verlauf der Briiche (vergl. Abb. 23) mit einem Verkippen des Schaftes nach
medial und einem Drehpunkt der Lockerungsbewegung im Uberganz von mittleren zum dis-
talen Schaftdrittel zusammen héngt, bedarf einer weiteren, eingehenderen biomechanischen
Untersuchung. In diesem Zusammenhang ist es auch wichtig zu klaren, welchen Einfluss die
Rotationsbewegung des Schaftes (z. B. bei Treppengehen und beim Hinsetzen / Aufstehen)
auf den Bruchverlauf nimmt. Die hdufig vorgefundenen Fragmente mit verbliebener Umfor-
mung einer Schaftkante und die rundlich ausgeschliffenen Kontaktflichen im Zement weisen
auf einen starken Einfluss der Rotationskrifte hin.

Keine zusammenfassende Aussage kann hinsichtlich des zeitlichen Auftretens von Bruch,

Abschliff und Implantatversagen (z.B. Auftreten von Schmerzen) getroffen werden.

4.1.9 Einsinken der Prothese/Sockelbildung

Bei unseren Untersuchungen ist es bei 19 von 27 Patienten zu einem Einsinken der Prothese
gekommen.

Die erste OP-Anleitung des untersuchten Implantates forderte, dass der Zementkdcher, der
den Schaft umgibt, ldnger sein sollte, als die Prothese selbst. In einer spéteren Serie wurde die
Schaftspitze direkt auf den Zementstopper aufgesetzt, um das Einsinken (erneutes Verkeilen
des Schaftes) nicht zu behindern.

Man unterscheidet verschiedene Arten der Prothesenwanderung.

Gruen et al. teilten das Versagen der femoralen Komponente einer Totalendoprothese in 4

verschiedene Erscheinungsformen ein.
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Mode | Mechanismus

Ursache — Folge

la Pistoning

Einsinken des Schaftes im
Zementmantel — Abschliff wahr-
scheinlich

P

Ib (Gruen: Pistoning) Ein-
sinken

Einsinken des Schaftes und
des Zementmantels — Abschliff
gegen Knochen mdoglich

L
==l

II Medial stem pivot
— centre of rotation middle
of stem

Medialwanderung des Schaftes —
Abschliff gegen Schaft und Kno-
chen moglich

nr-

I Calcar pivot
— centre of rotation at cal-
car

Distales Hin- und Herwackeln —
Abschliff gegen Knochen oder
Schaft moglich

[_15"’ |-L

v Bending cantilever fatigue

Proximale Resorption im Schaftbe-

reich — Abschliff proximal wahr-
scheinlich

Abb. 28: Erscheinungsformen des Versagens der femoralen Komponente (modifiziert nach Gruen et
al. 1979, S. 19)
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Die vertikale / axiale Sinterung der Schaftprothese ldsst sich am besten an Rontgenbildserien
verfolgen.

Als VergleichsgroBBen kdnnen u.a. die vertikale Distanz zwischen der Trochanter-major-Spitze
und dem Zentrum des Prothesenkopfes oder zwischen dem Unterrand des Kragens und dem
Oberrand des Trochanter minor dienen.

Untersuchungen unter anderem von Buchhorn et al. (1979) haben gezeigt, dass eine Prothe-
senwanderung nicht unbedingt klinische Beschwerden mit sich ziehen muss, selbst wenn ra-
diologisch deutliche Zeichen fiir eine Lockerung der Prothese zu sehen sind.

Bei der vertikalen Prothesenwanderung muss unterschieden werden zwischen Prothesenschif-
ten, die in ihrem Zementkdcher wandern (Mode Gruen Ia) und solchen Schéften, die mit ih-
rem Zementmantel einsinken (Mode Gruen Ib). Wenn sich eine axial gewanderte Gerad-
schaft-Prothese wieder im Femur festsetzt, ist eine addquate Kraftiibertragung trotz der Wan-

derung gegeben.

Q

i,

: S|

Abb. 29: Erginzung der Gruen-Tabelle durch den Mode IIb (axial rocking)

Die Lockerung der CF-30-Schéfte zeigt ein anderes Bewegungsmuster. Es kommt zu Dreh-

bewegungen um die Langsachse (s. Abb. 29), wodurch das typische Einschliffmuster entsteht.
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Eine Sinterung > 1,5 bis 2,0 mm in den ersten beiden Jahren (Schwellenwert) kann Hinweis
sein auf eine vorzeitige Schaftlockerung im weiteren Verlauf. Es ist davon auszugehen, dass
eine Lockerung umso eher auftritt und zu Beschwerden fiihrt, je friiher die Sinterung einsetzt
und je ausgeprégter sie ist. Man kann unterschiedliche Migrationsmuster unterscheiden. Den
zementfreien Implantaten wird eine etwas stirkere initiale Sinterung zugestanden als zemen-
tierten Prothesen. Nach rascher initialer Sinterung kann es zur sekundiren Stabilisierung der
Schaftprothese kommen, was deutlich hdufiger anzutreffen ist als das anschlieBende, gleich-
méiBig schnelle Fortschreiten des Prozesses (steady-state migration) oder eine plotzliche Sin-
terung nach initialer Stabilitit. Die Zunahme der Migrationsgeschwindigkeit ist das sicherste
Zeichen einer beginnenden Lockerung (Katzer und Lohr 2003). Es sollten regelméfige Ront-
genkontrollen in 3- bis 6-Monatsintervallen folgen (Schneider U et al. 1997; Maher und
Prendergast 2002).

Die subperiostale Knochenneubildung ist unter anderem Folge von Mikrobewegungen durch
die unterschiedliche Steifigkeit von Implantat und Knochen oder einer Implantatlockerung.
Neben der unregelméBigen Kortikaliskontur ldsst sich hdufig ein intramedullédrer
Sklerosesaum um die Schaftspitze (Pedestal-Sign oder Sockel- beziehungsweise Konsolenbil-
dung) nachweisen (s. Abb. 24). Bei distal verankerten Prothesen kann auf Grund der hohen
mechanischen Beanspruchung des Knochens dieses Sockelzeichen als Normalbefund gewer-
tet werden (Katzer und Lohr 2003).

Ein groBerer Abstand zwischen dem Sklerosesaum und der Schaftspitze deutet auf ein
Schwingen der Schaftspitze und somit auf eine Lockerung hin (Kobayashi et al. 1997).
Ursachen fiir das mediale Abkippen der Prothese im Zementkdcher sind neben operativ be-
dingten Defekten im Calcarbereich eine entsprechende Schaftgeometrie mit einer keilformi-

gen medialen Seite.
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Abb. 30: Querschnitt durch Zementkocher und Prothesenschaft (aus: Crowninshield et al 1980, S. 74)
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Diese Querschnittsform (Abb. 30) ist der CF-30 sehr dhnlich. Bei ausschlieBlich medialer
Belastung ist nur die Hélfte des Zementmantelquerschnittes unter Druck, die andere Hélfte
wird nicht ,,mitgenommen®. Die dadurch auf den Zementkdcher wirkende Hauptbelastung
liegt anndhernd an der Grenze zwischen beiden Halften.

Vergleicht man das Einsinken des Prothesenschaftes mit dem Auftreten von Zementbriichen,
so fallt auf, dass beides unabhédngig voneinander auftreten kann. Von den 19 Prothesenschif-
ten, die messbar eingesunken waren, wiesen abgesehen von 2 Ausnahmen alle Zementkocher
Briiche auf. Jedoch nicht alle, die einen Bruch des Zementmantels aufwiesen, waren auch
eingesunken. Bei weiteren 4 Patienten waren Zementbriiche vorhanden, die keine Prothesen-
wanderung nach distal zeigten.

Vergleicht man das Einsinken der Prothesenschifte mit dem Volumenverlust, so ist keine
GesetzmaBigkeit zu erkennen. Ein Prothesenschaft ist ca. 2 cm eingesunken. Der Volumen-
verlust an Knochenzement betrigt ca. 40 mm?. Einem weiteren Schaft, der ca. 2,5 cm einge-
sunken ist, steht ein Volumenverlust von iiber 300 mm? gegeniiber. Bei geringem Einsinken
des Prothesenschaftes von weniger als 0,5 cm betrdgt der Volumenverlust des Knochenze-
mentes bei den Untersuchungen zwischen 12 mm? und iiber 200 mm?, so dass man davon
ausgehen kann, dass das Einsinken einer Prothese nicht gleichzeitig bedeutet, dass viel oder
wenig Zement abgeschliffen wird.

Diese Feststellung unterstiitzt die anhand der makroskopischen Befunde (Schliftbilder auf den
Prothesenschéften und Flachenteilung ,,unverletzt / abgeschliffen* auf den Zementfragmen-
ten) erhobene Vermutung, dass der Abschliff der Zementkocher iiberwiegend durch Schaftro-
tation und auch teilweise Schaftkippung entstanden ist. Weiterhin unterstiitzt diese Feststel-
lung die Arbeitshypothese, dass die Zementdefekte der Form einer Pyramide auf der Basis
eines Dreiecks eher entsprechen als einem allseitigen Abschliff, der infolge einer longitudinal
ausgerichteten Schwingbewegung entstehen wiirde. Letzteres erscheint auch deshalb unwahr-
scheinlich, da die Schaftgeometrie der CF-30 bei einem Versagensmodus Ia ,,pistoning* nach
Gruen eher zu einem erneuten Verklemmen unter der Belastung als zu einem Hochschwingen

bei Entlastung fiihren diirfte.

4.1.10 Lingenverhiltnisse Zementkocher/Prothesenschaft

Der Zementkdcher, der die Prothese umgibt, soll linger sein als der Prothesenschaft selbst,

denn um die Prothesenspitze herum soll ebenfalls ausreichend Zement vorhanden sein.
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Bildet man das Langenverhéltnis vom Zementkdcher zum Prothesenschaft sollte dieses > 1,07
sein.

Im Idealfall iiberragt der Zementkocher die distale Prothesenspitze um 10mm. Bei einer Tole-
ranz von 3mm nach oben bzw. unten sollte das Verhéltnis zwischen der Lange des Zementko-
chers und des Prothesenschaftes zwischen 1,048 und 1,09 liegen.

Somit hatten bei unseren Untersuchungen nur 4 Patienten eine ausreichende Lénge des Ze-
mentkochers.

Diese Betrachtung eignet sich zudem, das Einsinken des Schaftes im Zementkdcher iiber die
Verweildauer zu beurteilen. Da in dem vorliegenden Untersuchungsmaterial Serien von drei
oder mehr Rontgenbildern iiber einen langeren Verlauf nur selten vorlagen, musste auf eine
detailierte Erorterung verzichtet werden.

Die Uberlegungen, das Einsinken des Schaftes zuzulassen und die Prothesenspitze bei der
Implantation bis auf den hoher stehenden Zementstopper aufsetzen zu lassen, kam bei den

Implantationen dieses Kollektivs noch nicht zum Tragen.

4.1.11 Osteolysen

Vergleicht man das Ausmal} der herdférmigen Osteolysen mit der GroBe des Volumenverlus-
tes so fillt auf, dass bei Patienten, die einen groen Volumenverlust von mehreren 100 mm?
haben ebenfalls grofere Osteolysen vorkommen. Bei dem Patienten, der einen
gemessenenVolumenverlust von 494,1 mm? hat, lag eine Osteolyse der Grofle 49mm x 4mm
vor. Ein weiterer Patient mit 480,8 mm? Volumenverlust, wies eine Osteolyse von 25mm X
3mm auf. Andere Beispiele sind in Tab. 9 aufgefiihrt.

Es gab ebenfalls Patienten, die einen Volumenverlust des Knochenzementes hatten zwischen
100mm?* und 200mm?, in deren Rontgen-Aufnahmen jedoch keine herdférmigen Osteolysen
zu sehen waren.

Wie bereits erwihnt, konnen Abriebpartikel zu Osteolysen fiihren. Gerade in den Féllen, wo
es zu einem groBen Verlust von Knochenzement gekommen ist, ist davon auszugehen, dass

unter anderem dieser Abrieb fiir die Entstehung der Osteolysen verantwortlich ist.
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mm? GrofBle Osteolysen
(Lénge x Breite in mm)

4941 49x 4

480,8 25x3

451,6 14x2;9x4

369,4 38x3

Tab. 9: Vergleich Volumenverlust /Osteolysen

4.1.12 Periartikulare Ossifikation

Eine bekannte Komplikation nach Implantation von Hiiftendoprothesen ist die periartikuldre
Ossifikation, auch heterotrope oder ektope Ossifikation genannt. Erstbeschreibung nach Im-
plantation von Hiiftendoprothesen erfolgte durch McKee und Watson-Farrar 1966.

Dabei handelt es sich um ausdifferenziertes Knochengewebe, das biologisch und biochemisch
aktiv ist und auBBerhalb des Knochens, in der Muskulatur und im Bereich von Sehnengewebe
auftritt. Es 1dsst sich histologisch nicht von orthotopem Knochen unterscheiden.

Der exakte Pathomechanismus ist bislang noch nicht gekldrt. Nach Friedenstein und Owen
werden folgende zwei Entstehungsmechanismen diskutiert (Eulert et al. 1997; Owen et al.
1980).

Die eine Moglichkeit ist, dass eine intraoperativ verstreute Knochenmarkszelle (DOPC,
determined osteogenetic precursor cell) sich zum Osteoblasten differenziert und Knochen
bildet (Owen 1985).

Eine weitere Moglichkeit ist, dass eine im Bindegewebe lokalisierte Knochenvorlauferzelle
(IOPC, inducible osteogenetic precursor cell) durch Reize in der Umgebung (z. B. Entziin-
dung, Operationstrauma) zur Proliferation und Differenzierung angeregt wird (Friedenstein
und Kuralesova 1971).

Eulert et al. (1997) gehen davon aus, dass eine Transformation von Mesenchymzellen zu
Osteoblasten die Knochenneubildung hervorruft. Durch ausgedehnte intraoperative
Periostablosungen und Gewebstraumatisierungen, sowie durch das gehédufte Auftreten von
groBeren Hidmatomen wird das Entstehen von periartikuldren Ossifikationen begiinstigt (Arcq
1973).

Unabhiingig von der Atiologie sind die heterotropen Ossifikationen 3 — 6 Wochen nach OP im
Rontgenbild sichtbar. Die Ausreifungszeit betrdgt in der Regel 3-6 Monate postoperativ, wo-
bei Nachreifungen bis 12 Monate postoperativ moglich sind (Eulert et al. 1997).
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Es werden unterschiedliche Klassifikationen verwendet. Die Einteilung nach Brooker et al.
(1973) ist eine quantitative Beurteilung der periartikuldren Verknocherung. Hingegen wird
bei der Einteilung nach De Lee et al. (1976) auch die Lokalisation berticksichtigt. Eine weite-
re quantitative Einteilung der Ossifikation wird durch Arcq (1973) vorgenommen.

Zur Prophylaxe heterotroper Ossifikationen sind verschiedene Verfahren bekannt. An erster
Stelle steht die postoperative Gabe von nichtsteroidalen Antirheumatika. Eine weitere Mog-
lichkeit ist die pra- oder postoperative Radiatio.

Die Angaben zu Haufigkeit schwanken je nach Literatur zwischen 8% und 90 %. Diese grof3e
Schwankung ist auf die Anwendung unterschiedlicher Klassifikationen, auf heterogene, nicht
ausreichend selektionierte Patientenkollektive, unterschiedliche Nachuntersuchungsperioden
zuriickzufiihren sowie auf den nicht kontrollierbaren Einsatz prophylaktischer Maflnahmen
(NSAR und Radiatio). 10-20% der Félle mit HO fiihren zu klinisch relevanten Symptomen.
Bei diesen Féllen haben 10% eine Ankylose (Eulert et al. 1997).

Die Ossifikationsrate liegt bei 50-70% ohne Prophylaxe und bei 10-40% mit Prophylaxe.

Wie bereits erwdhnt wiesen bei uns alle 31 Patienten, deren Rontgenaufnahmen wir hinsicht-
lich dieses Merkmals untersucht haben, diese Verkndcherungen auf. Davon wurden 7 in Klas-
se I, 10 in Klasse I, 8 in Klasse III und 6 in Klasse IV eingeteilt.

Unsere Ergebnisse widersprechen der Studie von Brooker, die er am Johns-Hopkins-Hospital,
Baltimore, durchgefiihrt hat. Von 100 aufeinanderfolgenden Patienten, die eine
Hiiftgelenkstotalendoprothese bekommen haben, wurden die pra-OP und mindestens 6 Mona-
te post-OP Ro-Bilder auf periartikuldre Verknocherung untersucht. Er kam zu dem Ergebnis,
dass 21 % der Patienten periartikuldre Verknocherungen aufwiesen.

In der Literatur finden sich unterschiedliche Angaben zur Haufigkeit des Auftretens
periartikuldrer Ossifikationen. Sie reichen von 17,2 % bei Decking et al. 1999 bis zu 66,2%
bei Weissinger und Helmreich 2001. Der erkennbare weite Streubereich der Ergebnisse 1dsst
sich, wie bereits weiter oben erwadhnt, durch verschiedene Patientenkollektive, unterschiedli-
che Nachuntersuchungsperioden und Klassifikationssysteme, unterschiedliche Interpretation
der radiologischen Ergebnisse und Unterschiede in den Fallzahlen erkldren. Periartikulére
Ossifikationen treten unabhéngig vom Prothesendesign auf (Leibfritz und Heisel 2000).

Geht man davon aus, dass der Abschliff des Knochenzementes Ossifikationen auslosen kann,
und stellt dem Ausmal} der heterotropen Ossifikation die GroBe des abgeschliffenen Volu-
mens gegeniiber, so sind ausgepriagte Ossifikationen (Grad IV) mit einem durchschnittlichen
Volumenverlust zwischen 100 und 200 mm? verbunden. Man kann daher nicht sagen, dass bei
grolem Volumenverlust eine hohergradige Ossifikation und bei geringem Abschliff gar keine

bis geringe periartikuldre Verknocherung auftritt. Eine Erklarung hierfiir konnte die vermin-
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derte Beweglichkeit des Hiiftgelenkes auf Grund der Ankylose sein. Daher sind hier extreme

hohe Volumenverluste nicht zu sehen.
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Abb. 31: Ossifikation in Zusammenhang mit dem Volumenverlust

4.2 Aseptische Lockerung

Trotz der Entwicklungsfortschritte hinsichtlich Biomaterial und Tribologie sowie trotz der
vielfdltigen Erfahrungen aus der hohen Zahl an Prothesenimplantationen pro Jahr ist die asep-
tische Lockerung weiterhin ein weitverbreitetes Problem in der Endoprothetik.

In der sogenannten Schwedenstudie (Malchau et al. 2000) steht diese an erster Stelle bei der
Analyse der Versagensfille mit tiber 75%.

Mit zunehmender Standzeit einer Endoprothese ldsst sich eine progrediente Lockerungsrate
nachweisen. Einhergehend mit der Lockerung ist ein zunehmender Substanzverlust des um-
gebenden Knochens.

Begiinstigend auf eine aseptische Lockerung einer Gelenkendoprothese wirken individuelle
Risikofaktoren. Prinzipiell geht man von einem multifaktoriellen Geschehen aus.

Vor allem das Alter des Patienten spielt eine entscheidende Rolle, denn vor allem jlingere
Patienten sind vermehrt von einer aseptischen Lockerung betroffen. In der ,,Schwedenstudie®
werden Revisionshdufigkeiten innerhalb der ersten 10 Jahre bis zu 30% genannt bei Patienten,
die zum Operationszeitpunkt jiinger als 55 Jahre alt waren. Dies scheint am ehesten mit dem
Aktivitatsgrad der jlingeren Patienten zusammenzuhéngen.

Mittlerweile gibt es viele verschiedene Werkstoffe, die Bestandteil der Implantate sind. Je

nachdem, welche Materialkombination zur Anwendung gelangt, konnen Probleme wie Ab-
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rieb, Korrosion, Reibung und sogar Materialbriiche auftreten. Diese Faktoren kdnnen zur
aseptischen Implantatlockerung fiihren.

Die Prothesenlockerung wird durch den Verlust des mechanischen und biologischen Gleich-
gewichtes zwischen Prothese und Knochen hervorgerufen (Huiskes 1993).

Es kommt zu Mikrobewegungen, die eine Entziindungsreaktion des Gewebes in der unmittel-
baren Umgebung des Implantates nach sich ziehen.

Durch die Bildung von Abriebprodukten der Gelenkpartner (Pfanneninlay und Hiiftkopf) je
nach Gleitpaarung in unterschiedlicher Qualitit und Quantitit wird eine Fremdkorperreaktion
hervorrufen.

Die Angaben in der Literatur beziiglich der Lockerungsraten sind heterogen und nur verein-
zelt miteinander vergleichbar. Es kann zwischen kurzfristigen, mittelfristigen (mindestens 5
Jahre postoperativ) und langfristigen Ergebnissen (10-20 postoperative Jahre) unterschieden
werden. Es liegen mittlerweile zahlreiche verschiedene nur schwer {iberschaubare Studiener-
gebnisse beziiglich der Lockerungsrate fiir zementierte aber auch zementlose Totalprothesen,
wie auch fiir sogenannte Hybridsysteme, vor. Die Zahl der Wechseloperationen liegt heute
zwischen 5 und 10% bei nahezu 200.000 priméren kiinstlichen Hiiftgelenken, die pro Jahr in
Deutschland implantiert werden (Endmann 2000).

Laut Ahnfelt et al. (1990) sind 25% der Revisionen nach totalem Hiiftgelenksersatz auf tech-
nische Fehler bei der Erstimplantation zuriickzufiihren. 1997 kamen Herberts und Malchau
zur gleichen Meinung, dass die Qualitét der chirurgischen Technik bei der Implantation der
wichtigste Faktor ist, um einer aseptischen Lockerung entgegenzuwirken.

Laut Pacheco et al (1988) gelten eine Valgusstellung des Prothesenschaftes, eine Fraktur der
Spitze des Zementmantels in der Markhohle und eine Demarkierung zwischen Zement und
dem distalen Schaftanteil als radiologische Friihindikatoren bei zementierten Schéften
(Endmann 2000).

Schon 1977 haben Willert und Semlitsch auf die Reaktionen der Gelenkkapsel auf Polyethy-
len-Abriebpartikel hingewiesen. Die beschriebenen Reaktionen der neu gebildeten Kapsel und
spater des Interfacebereiches zwischen Prothese und Prothesenlager auf Polyethylenabrieb
werden vermittelt von Zytokinen. Es folgen Entziindungsprozesse, die Granulome und
schlieBlich periartikuldre Osteolysen nach sich ziehen koénnen. Dies wurde spiter u.a. durch
Untersuchungen von Howie (1990) und anderen bestitigt (Endmann 2000).

Im Bereich der zementierten Schaftkomponenten liegen heute mehrere Untersuchungen mit
verwertbaren Langzeitergebnissen vor.

»Sullivan et al. untersuchten 1994 eine Patientengruppe im Mittel 18 Jahre postoperativ, deren

Durchschnittsalter zum Zeitpunkt der Operation 42 Jahre betrug und fanden eine Revisionsra-
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te der femoralen Komponente aufgrund aseptischer Lockerung von 2,2%.*“ (Endmann 2000,
S. 79).

Schulte et al. 1993 untersuchten eine éltere Patientengruppe mit einem Durchschnittsalter von
65 Jahren und einer minimalen Beobachtungszeit von 17 Jahren (@ 18 Jahre) in 7% der Fille.
Sie fanden Revisionen wegen aseptischer Lockerung der Schéifte bei 84 nachuntersuchten
zementierten Charnley-Primérprothesen. Eine deutlich jiingere Patientengruppe (unter 40-
jihrige) untersuchten Joshi et al. 1993. Die Uberlebenswahrscheinlichkeit der zementierten
femoralen Komponente betrug nach 20 Jahren von 86%. Hierbei wurde die Revision als End-
punkt der aseptischen Lockerung angesehen.

»Dowd et al. (1998) untersuchten 154 Hybrid-TEPs mit PMMA-beschichtetem Schaft und
Zementierungstechnik der 3. Generation. 21 Schéfte wurden nach durchschnittlich 3,9 Jahren
wegen Lockerung revidiert und 2 weitere als radiologisch gelockert befundet (15 %). In 33 %
der Lockerungen verzeichneten sie einen Bruch des Zementmantels und in 45 % eine spéte
Entdeckung einer Ablosung der Zementsédule von der Prothese.

Auch aus biomechanischer Sicht betrachten Néagerl et al. (1996) Frakturen im Zementkocher
als Lockerungsursache, wobei es zu bedenken gibt, dass diese ab und zu auch bei nicht gelo-
ckerten Endoprothesen auftreten.

Harris (1996) fiihrte eine Mittellangzeitstudie von durchschnittlich 6,6 Jahren an 65 Hybrid-
TEPs mit Zementierungstechnik der 3. Generation durch, wobei kein Schaft und keine Pfanne
wegen Lockerung revidiert werden mussten.

In der gleichen Arbeit werden von Harris (1996) Griinde und Mechanismen der Instabilitét
diskutiert: Die Instabilitit des Schaftes beginnt an der Schaftspitze oder ganz proximal. Dabei
kommt es kurzfristig zu einer ,,mechanischen Lockerung durch porésen Zement und einen
diinnen Zementmantel und langfristig zu einer Abldsung von Schaft und Zementmantel, wo-
bei das Zement-Knochen-Interface Jahrzehnte intakt bleibt und nicht als die Schwachstelle
bezeichnet werden kann. Diese Meinung vertreten auch Négerl et al. (1996), die durch ein
Préazisionsmessverfahren simultan die rdumliche Bewegung der Prothese und die Verbiegung
des Schaftes registrierten. Sie stellten segmentale Lockerungen hauptséchlich zwischen Pro-
these und Zement fest. Stabile Prothesen wiesen eine segmental verteilte, diinne Bindege-
websschicht und einen zu 10-20 % direkten Knochen-Zement-Kontakt auf. Andererseits ist
die Uberlegenheit polierter Schiifte eventuell durch eine geringere Haftung und somit redu-
zierte Scherkraftbelastung im Ubergang von Knochen zu Zement bedingt.

Abnorm hohe Scher- und Druckbeanspruchungen des Zements und exzessive relative Mikro-

bewegungen fiihren aullerdem zu Defekten des Zement-Schaft- oder Zement-Knochen-
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Interface und schlieBlich zur Ablosung des Schaft-Zement-Interface mit Lockerung und
Osteolysen (Ramaniraka et al. 2000).“ (De Luca 2004, S.59-60).

Huiskes et al. (1989) betrachten hingegen die Verbindung zwischen Zement und Knochen als
Schwachpunkt. Threr Meinung nach sollte der Knochen gestirkt und Belastungsspitzen ver-
mieden werden, um einer Lockerung entgegen zu wirken.

Auch durch die Bildung einer Bindegewebsmembran zwischen Knochen und Zement kann
eine Lockerung begiinstigt werden (Willert und Puls 1971). Je groBBer die Schicht wird, je
ausgeprigter ist das Auflosen der Verbindung zwischen Knochen und Zement. Die Ge-
schwindigkeit dieses Vorgangs kann variieren. Die Zunahme der bindegewebigen Schicht tritt
in der Regel bei gelockerten Endoprothesen auf. Von nicht gelockerten Endoprothesen wird
berichtet, dass am Knochen-Zement-Ubergang nur geringfiigig bindegewebige Verinderun-
gen stattgefunden haben, die als physiologisch zu werten sind.

Ahnlich lange Beobachtungszeitriume liegen bisher fiir kein zementfreies Prothesensystem
vor, da die Entwicklung zementfreier Hiiftprothesen erst Mitte der 80er Jahre erneut belebt
wurde. Zur zunehmenden zementfreien Verankerung von Hiiftprothesen kam es unter ande-
rem durch die schlechten mittelfristigen Resultate der zementierten Prothesenverankerung.
AuBerdem mussten fiir jiingere Patienten, die in diesen Studien nachuntersucht wurden, Al-
ternativen zur Zementverankerung gefunden werden. Bei Revisionsoperationen konnten er-
hebliche Probleme bei der Entfernung des Zementmantels entstehen. Nicht selten waren in-
traoperative Frakturen die Folge. Ein weiterer Grund der zunehmenden zementfreien Veran-

kerung ist die hohere Lebenserwartung (Endmann 2000).

4.2.1 Partikelkrankheit ("' particle disease')

Nach der Implantation entstehen durch Mikrobewegungen (Scher- und Abriebkrifte) Abrieb-
partikel. Diese Abriebpartikel sind je nach verwendetem Implantat Polyethylen-, Zement-,
Titan- oder Knochenpartikel. ,,Mehr als 10 Mrd. Partikel wurden pro Gramm in dem der Pro-
these umgebenden Gewebe gefunden (Margevicius et al. 1994). Clarke et al. und Lewis et al.
schitzten die Anzahl jéhrlich gebildeter Partikel im Bereich von Milliarden. Vornehmlich
entstehen bei diesem Prozess zu einem hohen Prozentanteil Polyethylenpartikel gefolgt von
PMMA Knochenzement-Partikeln, Titanpartikeln und Knochenabriebpartikeln (Jacobs et al.
2001).” (Wedemeyer 2005, S. 9)

Die Bildung von Zement- und Abriebpartikel lédsst sich nicht vermeiden. Sie gelangen in die

freie Gelenkhohle und iiber Phagozytose in die umgebene Gelenkkapsel. Der Korper reagiert
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mit einer Fremdkorperreaktion. Die Stirke dieser Reaktion ist abhingig von der Menge. So-
lange wenig Abrieb verarbeitet werden muss, kann dieses System kompensiert werden. Tritt
aber die Dekompensation ein, d.h. die Partikel kdnnen z.B. nicht {iber das Lymphgefaf3system
abtransportiert werden, bilden sich ausgedehnte Granulome. Die Sklerose nimmt stark zu und
greift auf die nach der Implantation entstandene diinne Bindegewebsmembran zwischen Pro-
these und dem angrenzenden Knochenlager iiber. Diese Membran reagiert ebenfalls auf die
Abriebpartikel, was iiber resorptive Vorginge zum Schwinden des Knochenlagers fiihrt
(Willert 1987).

Als vorherrschender Grund fiir die aseptische Prothesenlockerung wird immer wieder der
Polyethylenabrieb benannt. Untersuchungen, die sich ausschlieBlich auf den Zementabrieb
beziehen, findet man in der Literatur nicht.

Zum Konzept der sogenannten "Zementkrankheit* fithrte die Entdeckung von Zementparti-
keln in osteolytischen Arealen (Rubash et al. 1998).

Dass die Abriebpartikel ursdchlich fiir die aseptische Lockerung sind, ist weitldufig verbreitet
und tiberwiegt.

Dem gegeniiber steht jedoch die Auffassung, dass Partikel in der Genese der Lockerung kei-
nen nennenswerten Stellenwert haben.

Aspenberg und van der Vis (1998) erklédren, dass Partikel erst nach Migration der Prothese
entstehen. In ihrer Studie zeigten die Gruppe der stabilen und instabilen Prothesen keinen
Unterschied im Bezug auf das Auftreten von Partikeln. Auflerdem induzierten Partikel im
Rattenexperiment keine Osteolysen. Ebenso argumentieren Callaghan et al. (2000), die nach
25 Jahren keine Verbindung zwischen der Abnutzung der Pfanne und dem Auftreten von
Schaftlockerungen bzw. von Femurosteolysen feststellten (De Luca 2004).

Die Instabilitét ist nicht als Reaktion auf Abnutzungspartikel, sondern als Ursache extremer
Abnutzung zu sehen. Dieser Gedanke beruht auf der Vorstellung, dass Partikel durch Ze-
mentbriiche in die Gelenkhohle gelangen und instabile Prothesen Gelenkfliissigkeit und Ab-
nutzungspartikel beim Bewegen immer wieder durch das Interface leiten. Um zu vermeiden,
dass Gelenkfliissigkeit, die Abriebpartikel enthélt, in das Interface zwischen Knochen und
Zement gelangt, schlagen Journeaux et al. (2000) die Erhaltung des Femurhalses bei der Os-
teotomie vor (De Luca 2004).
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4.2.1.1 Pathophysiologie

,Die Abriebpartikel initiieren eine inflammatorische Reaktion, bei der kleine Partikel (<10
um) von Makrophagen phagozytiert werden, und es hierdurch zu der Ausschiittung von
inflammatorischen Zytokinen, z.B. Tumor Nekrose Factor-a (TNF - a), Interleukin 1 (IL-1)
und Interleukin 6 (IL-6) kommt (Schwarz et al. 2000). Man geht davon aus, dass diese
Zytokine iiber die Stimulation von Osteoklasten Osteolysen verursachen, die dann die Locke-
rung der Implantate nach sich ziehen (Plenk 1998). Von vielen Autoren wird daher der
Osteoklast als essentiell fiir die Knochenresorption angesehen (Mundy 1993, Teitelbaum et al.
1995, Amling et al. 2000). In der Literatur gibt es aber auch Arbeiten, in denen berichtet wird,
dass aktivierte Makrophagen direkt, d.h. ohne Stimulation von Osteoklasten, Knochengewebe
lysieren kdnnen (Sabokbar et al. 1997).

Osteoklasten sind mehrkernige Zellen hamatopoetischen Ursprungs. Sie gehoren zu der Fami-
lie der Monozyten / Makrophagen (Teitelbaum et al. 1995). Der Osteoklast ist in der Lage
grofle Mengen proteolytischer Enzyme zu synthetisieren, die Hydroxylapatit Kristalle aus der
Knochenmatrix 16sen und Kollagenfasern abbauen. Ihre Rekrutierung wird durch verschiede-
ne, von Makrophagen produzierte, proinflammatorische Enzyme beeinflusst: TNF — a, Inter-
leukine (u.a. IL-1 und IL-6), GM-CSF (Granulozyten-Makrophagen-koloniestimulierender
Faktor) und Prostaglandine der E Serie (Mundy 1993).“ (Wedemeyer 2005, S.11-12).

4.3 Volumenberechnung

4.3.1 Fehlerquellen

Bei der Berechnung des Volumens wurde von einem Defekt ausgegangen, der der Form eines
Dreiecks entspricht. Der Prothesenschaft hat jedoch abgerundete Kanten. Daher ist zu beden-
ken, dass beim Messen der Seitenlédngen des eingezeichneten Dreiecks, dessen Ecken in die
Mitte der abgerundeten Ecken des Defektes gesetzt wurden, falsch zu kleine Werte gemessen
wurden (s. Abb. 32). Infolge davon wurden naiirlich auch eine zu kleine Grundfliche und ein

zu kleines Volumen berechnet.
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Abb. 32: Einzeichnung der Grundfléche (Dreieck)

Ein weiteres Problem bei den Untersuchungen war die Tatsache, dass nahezu alle Zementko-
cher nicht vollstindig waren, beziehungsweise genau innerhalb einer Scheuerfliche gebro-
chen waren.

Ein dhnliches Problem ergab sich, wenn an einem Zementkocher bei geringer Zementdicke so
viel abgeschliffen wurde, dass der Zementkocher an dieser Stelle "weggeschliffen" wurde. In
beiden genannten Féllen ergaben sich wiederum beim Messen falsch zu kleine Werte (s. Abb.

33).

Abb. 33: inkompletter Zementkdcherschnitt (Dem Bild iiberlagert wurde eine Defektgrundfldche mit
unbekannter Ausdehnung)

Diese Fehler, die beim Messen der Seitenldngen des Dreiecks und somit bei der Errechnung
der Grundfliache und des Volumenverlustes entstehen, konnen zu einer wesentlichen Abwei-

chung der Ergebnisse fiihren (s. Tab.10).
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Seitenliingen 1. Seitenlingen 2. Ab-
Schnitt (mm) Grund- | Schnitt (mm) Grund- | stand
fliche fliche hzw.
Patient G1 G2 Schni | Teilvolumen
Schnitte|al |bl |cl |sl (mm?) |a2 |b2 |c2 |s2 (mm?) tten | Vx (mm’)
4
1b2| 5,36| 4,48 | 1,6| 5,72 | 3,2435| 4,94| 4,29| 1,38| 5,305| 12,7774 14| 42,1040391
4
1b2| 5,36| 4,48|1,6| 5,72| 3,2435| 4,94| 4,29 0,88 | 5,055 1,3626 14| 31,3055491
4
1b2| 5,36| 4,48 | 1,1 | 5,47| 1,6134| 4,94| 4,29] 0,88 | 5,055 1,3626 14| 20,8074577
4
1b2| 5,36| 4,48|2,1| 597 | 4,5825|4,94| 4,29| 1,88 | 5,555 3,9852 14| 59,9253554
4
1b2| 5,36| 4,48 |2,1| 5,97 | 4,5825]| 4,94| 4,29] 0,88 | 5,055 1,3626 14| 39,4048631
4
1b2| 5,36| 448|1,1| 547] 1,6134| 4,94| 4,29 0,88 ] 5,055 1,3626 14| 20,8074577

Tab. 10: Volumeninderung in Abhingigkeit von der Anderung einer Seitenlinge (c) in einem bzw.
zwei Schnitten um 0,5 bzw. 1 mm.

Eine weitere Fehlerquelle kann die Anfertigung des Schnittes sein. Wenn der Schnitt nicht
exakt 90° zur Langsachse erfolgte, wurden falsch zu gro3e Seitenldngen des Dreiecks gemes-
sen. Dadurch ergab sich eine zu groe Grundfldche und somit ein zu grofles Volumen.

Auch hierbei kénnten wenige Milimeter eine entscheidende Anderung des Volumens bewir-

ken.

4.3.2 Grofle des Volumenverlusts

In der Literatur findet man keine vergleichbare oder dhnliche Arbeit, die sich mit dem Volu-
menverlust des Zementes befasst. Daher sind Vergleiche unserer Ergebnisse mit anderen nicht
moglich.

Durch unser Verfahren der Volumenberechnung ist es uns auf Grund der fehlenden Vollstén-
digkeit der Préparate nicht gelungen exakte Werte zu liefern. Es gab keine explantierte Pro-
these, deren Zementkdcher komplett vorlag.

Uber den gesamten Volumenverlust des Zementes kann letztendlich nur spekuliert werden,
beziehungsweise kénnen nur annihernde Werte bestimmt werden durch Uberlegungen und

weitere Rechnungen.
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4.3.3 Volumenverlust hypothetisch

In der Annahme, dass durch die Drehbewegung des Prothesenschaftes im Zementkdcher aus
zwei bis vier Seiten Zement herausgeschliffen wird, kann man das Ausmall des Gesamtver-
lustes an Knochenzement erahnen.

Dieser Gedanke war Anlass fiir die Uberlegungen zur Berechnung des gesamten Volumenver-
lustes.

Durch die erfolgte Dokumentation konnte jeder Schnitt durch den Zementkdcher exakt seiner
Lage zugeordnet werden. Somit war bekannt, ob es sich um ein Teil der ventralen oder dorsa-
len Seite handelte. Durch Verdopplung der Volumina einer Seite, ergab sich eine Anndherung

an den gesamten Volumenverlust.

T T
Abb. 34: urspriingliche Lage des Prothesenschaftes im Zementkdcher (weifl) und nach Lockerung
(gestreift)

Geht man von einem Drehpunkt aus, der anndhernd in der Mitte des Prothesenschaftes liegt,
so ist das Volumen, das auf der ventralen und dorsalen Seite der Prothese herausgeschliffen
wird, nahezu gleich (s. Abb. 34).

Nimmt man das Volumen, das durch die ventrale oder dorsale Seite des Schaftes
herausgeschliffen wird, und verdoppelt dieses, so bekommt man einen Ndherungswert fiir das
Gesamtvolumen.

Zu bedenken gilt, dass dieses Vorgehen zu fehlerhaften Werten fithren kann.

Der Prothesenschaft dreht sich wiahrend des Lockerungsvorganges nicht zwangsweise um
seine Lingsachse. Er fiihrt auch Kippbewegungen nach ventral und dorsal oder medial und
lateral aus. Es kann sein, dass er sich in eine Richtung stirker bewegt als in die Gegenrich-
tung. Wenn wir also einfach die Ergebnisse des Zementabriebs einer Seite verdoppeln, kann

man hierbei falsch zu grof3e, aber auch falsch zu kleine Werte bekommen.
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4.3.4 Weitere Moglichkeiten zur Bestimmung des hypothetischen Volumens

Neben der "Verdopplung" der errechneten Werte sind alternative Vorgehensweisen zu iiber-
legen, um einen annidhernden Wert fiir den gesamten Volumenverlust zu bekommen.
Eine weitere Moglichkeit bertlicksichtigt den Gedanken, dass 1/4 einer rechtwinkligen Pyra-
mide herausgeschliffen wird.
Fiir diese Betrachtung brauchen wir folgende Werte:
- die Gesamtstrecken Kx mit konstanter Zunahme der Querschnitte (konische Aufweitung
der gegeniiberliegenden Fliachen) je Schaftgrofle X,
- die Position der Schliffe bezogen auf die Schaftachse.
Fiir die beiden Seitenfldchen des Defektes (1/4 Pyramide), die in den Zement eingeschliffen
wurden, wird je ein rechtwinkliges Dreieck konstruiert. Der rechte Winkel wird gebildet aus
der Gesamtstrecke K und der jeweils maximalen theoretischen Seitenldnge (A, B). Auf einer
Strecke mit der Hohe Kx werden Teilhdhen angetragen (,, Teilhohen* entsprechen den jewei-

ligen Messwerten der Seitenfldchen (a, b)).

Abschnitt auf K | Lingen der Seite A | Lingen der Seite B \ Defektvolumen (mm?)

0 0 0

10 0,5 0,1

15 0,6 0,3

30 1,1 0,7

40 1,5 1

65 2 1,2

75 2,52 1,5375 54,464414

Tab. 11: Bsp. der Bestimmung des Defektvolumens mit Hilfe der med. Kantenlinge und max. Sei-
tenldnge

Prinzip Prinzip

3 15 y=10,0205x

y =0,0336x Re = 0,94%

< : W— ® Reihel 1 )7 -« Ronol
o0
1 Linear (Reihe1) 05 Linear (Reihe1)
0 ——— 0
0O 10 20 30 40 50 60 70 0 50 100
K K

Abb. 35: Bsp. Regressionsgerade Seite A Abb. 36: Bsp. Regressionsgerade Seite B
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SchaftgroBe | Gerader Anteil der medialen Kante | Gerader Anteil der lateralen Kante
K (mm) K (mm)
1 75 135
2 80 141
3 85 148
4 90 154

Tab. 12: Zuordnung Schaftgrofle zur medialen und lateralen Kantenlénge

Dann ldsst man durch Excel eine Regressionsgerade berechnen (s. Abb. 35 und 36) und kann
die maximalen theoretischen Seitenldngen (A, B) erhalten. Somit kann eine "4-Pyramide mit
einem rechtwinkligen Dreieck als Grundfldche und einer rechtwinklig im rechten Winkel der
Grundflache stehenden Hohe (K) als Abschliffkdrper konstruiert werden. Die Berechnung des
Rauminhaltes ergibt sich mit Vh = 7 x 1/3 x Grundfldche x Hohe.

__.-ff;”'. Volumen einer geraden Pyramide V = 1/3 x Grundfldche
#f"' ! l'.l x Hohe.
| g b
BRI g7 g ) Grundfliche der Pyramide: C* = A? + B? (Satz des Py-
;- / | thagoras).
F3 .-'; K o
r_;’ “,' II'.I Hohe = K (gerade med. Kante des CF-30 Schaftes).
x__\._.\ ,'f " ,-"//. A und B sind die maximalen Ldngen auf den Seitenfld-
R f-“ g chen im Zement.
>
,',,-_.,L “'\\?- Das hypothetische Volumen des Abschliffs ist 1/4 des Py-
2 ramidenvolumens.
-

Abb. 37: ein Viertel einer geraden Pyramide auf einer rechteckigen Grundfldche; die Spitze des Pyra-
midenviertels entspricht dem distalen Beginn des ausgeschliffenen Volumens

Genauso vorgehen wiirde man mit den Zementdefekten, die in Kontakt mit dem lateralen Pro-
thesenschaft stehen. Lateral ist die Lange des geraden Anteiles gleich der Prothesenschaftldan-
ge (s. Tab. 12).

Bei unseren Implantaten und Zementkdchern war der Zementverlust teilweise so ausgepragt,
dass eine genaue Hohenzuordnung des Bruchstiickes und somit der Hohe des Schnittes nicht

mehr moglich war. Aus diesem Grund konnte eine Volumenbestimmung auf diese Art nicht

durchgefiihrt werden.
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4.4 Klinische Relevanz

Die Verfahren der Implantatverankerung mit oder ohne Knochenzement sind seit Jahren etab-
liert. In der gegenwirtigen Diskussion iiber die aseptische Lockerung ist die Problematik des
Versagens der Zementverankertung gegeniiber der Diskussion iiber die geeignete Gleitlager-
paarung deutlich in den Hintergrund getreten. Dieses spiegelt sich eindeutig in der abneh-
menden Anzahl einschldgiger Verdffentlichungen nieder. Wie in dieser Arbeit gezeigt,
kommt der ,,particle disease* durch den Abschliff der Knochenzementkdcher aber eine grofie-
re Bedeutung zu.

Die Menge kleinster Abriebteile im endoprothetischen Gelenk wéhrend der reguldren Artiku-
lation wird durch Zementabschliff nach Verlust einer stabilen Zementverankerung deutlich
erhoht. Patienten mit Implantatlockerung ohne beziehungsweise mit ertréglichen Schmerzen
und Funktionseinbuflen erzeugen bei jedem Schritt Abriebpartikel. Ein Patient mit einer
Hiiftgelenksendoprothese macht durchschnittlich 0,9 - 1,5 Millionen Schritte pro Jahr und
Bein. Je groBer das Zement-Volumen ist, das abgerieben wird, umso mehr Partikel entstehen,
die eine Fremdkdorperreaktion nach sich ziehen und somit Knochensubstanz abbauen.

Je mehr Knochensubstanz abgebaut wird, desto schlechter ist die Ausgangssituation bei einer
Wechseloperation. Es kann auch ohne Beschwerden des Patienten bereits zu einem nennens-
werten Abbau an Knochensubstanz gekommen sein, wenn die Prothese gelockert ist. Es sind
nur kleine Zementpartikel, die abgerieben werden, jedoch geschieht dieses bei jedem Schritt,
so dass eine bedenklich grofle Menge Abrieb entsteht.

Um den fortschreitenden Knochenabbau zu stoppen und eine bessere Ausgangsposition fiir
den Prothesenwechsel zu haben, sollte friihzeitig iliber einen Prothesenwechsel nachgedacht
werden, auch bei relativer Beschwerdearmut des Patienten. Dieses ist nur zu erreichen, wenn
sich die Patienten bewusst bleiben, dass eine Gelenkendoprothese nur einen zeitlich limitier-
ten Ersatz darstellt und der implantattragende Knochen regelméfBiger Kontrolle bedarf. Eine
Veroffentlichung der hier vorgestellten Untersuchung ist in Vorbereitung. Sie soll auch dazu
beitragen, die Héufigkeit von Nachuntersuchungen zur Kontrolle von Funktion und Qualitét
der Implantatverankerung wieder zu steigern. Diese Kontrollen sind volkswirtschaftlich eben-
so bedeutend wie die routineméfig empfohlenen Maflnahmen zur Zahnerhaltung. Nachunter-
suchungen der Gelenkendoprothesen sollten im Abstand von zwei Jahren durchgefiihrt wer-

den und bei Verdacht auf Lockerung kurzfristiger erfolgen.
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5. Zusammenfassung

Ein weit verbreitetes Problem in der Endoprothetik ist die aseptische Lockerung, die neben
anderen Ursachen auch durch Ermiidung der Knochenzementkdcher in Folge von Knochenre-
sorption verursacht wird.

Durch Relativbewegungen werden Partikel der Oberfldche freigesetzt, die Fremdkorperreak-
tionen ausldsen (cement-disease). Messungen zur Bestimmung des in vivo freigesetzten Ab-
riebvolumens der Zementkdcher wurden bislang nicht durchgefiihrt.

In der vorliegenden Arbeit wird ein Losungsansatz beschrieben, wie man diese Menge anni-
hernd berechnen kann.

Es wurden zunichst diejenigen Patienten erfasst, bei denen im Zeitraum von 1993 bis 2002
auf Grund einer aseptischen Prothesenlockerung der Hiiftgelenksendoprothese des Typs CF-
30 eine TEP-Wechseloperation durchgefiihrt wurde.

Von den anfidnglich 34 Patienten verblieben nach Durchsicht der Rontgen-Bilder, Patienten-
akten und Zementkdcher 22 Patienten, bei denen eine weitere Bearbeitung des Zementkdchers
und somit die Volumenberechnung des Zementverlustes erfolgen konnte.

Das mittlere Patientenalter der 34 Patienten betrug im Durchschnitt 73,3 (57 bis 84) Jahre.

Die Verweildauer der Prothese nach Implantation lag zwischen 5 Monaten und 11 Jahren und
betrug im Mittel 5 Jahre und 1 Monat.

Bevor die Berechnung des Volumenverlustes vorgenommen wurde, kam es zur Erfassung
weiterer Daten der Patienten. Korpergrofle, Gewicht und Diagnose wurden durch Akten-
durchsicht ermittelt. Datum der Implantation und des Prothesenwechsels wurden dokumen-
tiert und somit die Lagedauer des Implantates bestimmt.

Des Weiteren wurden die Rontgenbilder analysiert. Verwendet wurden, falls diese vorhanden
waren, Aufnahmen nach der Primérimplantation der Hiiftgelenksprothese und Aufnahmen,
die unmittelbar vor der Wechseloperation erstellt wurden. Dokumentiert wurde, ob der Schaft
varisch, valgisch oder neutral eingebracht wurde. Neben der Schichtdicke des Zementkdchers
sowie den Authellungssdumen um den Zementkdcher wurden Osteolysen und Briiche im Ze-
mentkocher dokumentiert und vermessen. Das Einsinken der Prothese wurde vermerkt sowie
der Grad der periartikuldren Verknocherung.

Der Prothesentyp CF-30 wurde auf Grund seiner geometrischen Form ausgewéhlt. Der distale
Schaft weist einen rechtwinkligen Querschnitt auf.

Aus den vorhandenen Zementbruchstiicken wurden rechtwinklig zur Symmetrieachse Seg-
mente von ca. 0,2 mm Stirke geschnitten. Auf Grund des rechteckigen Querschnitts des Pro-

thesenschaftes glich der herausgeschliffene Defekt der Grundflidche eines Dreiecks.
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Unter der Annahme linearer Korperkanten konnte aus zwei Dreiecksflichen und dem bekann-
ten Abstand zwischen ihnen mit Hilfe einer Pyramidenstumpfformel ein Volumen berechnet
werden, das eine VerschleiBmenge beschreibt.

Nach Berechnung der Einzelvolumina wurden diese zu einem Gesamtvolumen eines jeden
Priparates addiert. Diese Ergebnisse waren jedoch in keinem Fall identisch mit dem tatséchli-
chen Volumenverlust. Diese Werte waren stets zu klein, da keine kompletten Zementkocher
vorlagen. Die Volumina betrugen im Mittel 188,34 mm? (0,86 - 494,10).

Eine Anndherung des gesamten Abriebvolumens konnte durch Verdopplung der errechneten
Werte erfolgen, unter der Annahme, dass der Verlust einer Seite (z. B. ventral) denselben
Verlust auf der Gegenseite ( z. B. dorsal) bedeutete, wenn der Schaft sich um seine Langsach-
se dreht. Bei der Berechnung der Werte musste beachtet werden, dass nur die Volumina einer
Seite addiert und anschlieend verdoppelt werden, um nicht falsch zu hohe Werte zu erlan-
gen. Hierbei ergab sich ein mittleres Volumen von 317,81 mm? (1,72 - 988,21).

Viele Patienten mit einer gelockerten Hiiftgelenksprothese gehen erst zum Arzt, wenn sie
starke Schmerzen haben. Bestimmte Anzeichen im Rontgenbild weisen auf eine Lockerung
der Hiiftgelenksendoprothesen hin. Trotz dieser radiologischen Hinweise werden Wechsel-
operationen erst durchgefiihrt, wenn der Patient zusdtzlich Beschwerden hat.

Wir haben durch unsere Untersuchungen gezeigt, dass unter Umsténden sehr grofle Mengen
von Knochenzement abgerieben werden wéhrend des Lockerungsvorganges. Dies fiihrt
zwangsliufig zu einer Schadigung des Knochens und damit zu einer schlechteren Ausgangs-
position fiir die Revisionsoperation. Die Standzeit einer Hiiftgelenkstotalendoprothese héngt
im Wesentlichen von der Knochenlagerqualitit zum Revisionszeitpunkt ab (Elke 2001; Ca-
meron 2001; Siebold et al. 2001). Daher ist es durchaus sinnvoll eine Revisionsoperation be-
reits durchzufiihren, auch wenn der Patient noch weitestgehend beschwerdefrei ist, denn die
Erhaltung einer tragfahigen Knochenstruktur ist mafgeblich fiir die Standzeit.

Aus diesem Grund forderten Gill et al. bereits 1998 einen friihen Zeitpunkt fiir die Wechsel-
operation.

RegelmiBige Kontrollen in Abstdnden von zwei Jahren erscheinen angebracht, um rechtzei-
tig, vor dem FEintreten groer Knochenverluste, die Notwendigkeit zum

Endoprothesenwechsel  diagnostizieren zu kénnen.
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7. Anhang

7.1 Herleitung Volumenformel

Es sei G, die groBere und G, die kleinere Grundfldche. Die Schichtdicke nennen wir h. Wir
gehen davon aus, dass sich die Querschnittsfliche innerhalb des Korpers quadratisch entwi-
ckelt. Es bezeichne x den Abstand der Flache A; von der fiktiven Spitze des Korpers. Dann

ergibt sich mit einer zu bestimmenden Konstante k:

Gl=k*x?
G2=k*(x+h)

daraus folgt:

x> _1_(xthy

Gl k QG2

x> x> h? 2xh

T =ttt ~ [1*GI 1*G2

Gl _ G'a a6

x2G2 = x*G1 + Gl + 2xhG1

x2G2 - x*G1 - h*G1 - 2xhG1 =0
x2(G2-G1) - h*G1 - 2xhG1 =0 1/(G2-G1)

, 2hGl Gl
X G2-G1* 7 G2-G1 ~

0

mit Hilfe der pq-Formel:

__hGl _[WGE WGl
X~ G2-Gl (G2-G1y " G2-G1

__hGl_, i°GI?_ h*G1(G2-G)
X~ G2-Gl (G2-G1? ™ (G2-G1)?

__hGl__ [RGI* G1(G2-G1)
X~ G2-Gl1 (G2-G1)?

__hGl WG+ *GIG2 - W°GI®
X~ G2-Gl (G2-G1)?
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__hGl__ [hGIG2
X~ G2-Gl (G2-G1)
G1 ++/G1G2

G2-Gl1

x=h

daraus folgt fiir die Konstante k:

I = Gl _G1,_(G2Gly

x> b (Gl+[G1G2y
Da der Flacheninhalt der Querschnittsfliche im Abstand y von der fiktiven Spitze des Korpers
G(y) = k*y? ist, erhalten wir das Volumen des Korpers, indem wir von der Entfernung x bis
zur Entfernung x-+h von der fiktiven Spitze des Korpers tliber den Fldcheninhalt G(y) integrie-
ren.

Es ergibt sich so:

x+h
k x+th k k 1
V= fkyzdy=[§y3]§ =3 (x+h) - 3% =k (*h + xh* + 3 h?)

X

Setzt man nun die bereits bestimmten Werte fiir k und x ein, so erhilt man:

_ 2 * 2 *
V= G_zl* (G2-G1) " (b ¥ (G1+/Gl C2}2) L Glg[Gl G2+lh3)
h (G1+ [G1 *G2)? (G2-G1) G2-G1 3

Nach einigen Umformungen ergibt sich dann:

3%(G1JG1*G2)* + 3*(G1+/G1*G2) * (G2-G1) + (G2-G1)?

V=Gl *h+
( 3%(G1[G1*G2)y
b, ( 3*G12+6*G1*\[G1*G2+3*G1*G2+3*G1*G2-3*G1? .
3 (JG11/[G2)?
3*G2*[G1*G2-3*G1*\[G1*G2+G12-2*G1*G2+G2> )
(\G1+[G2)

_h, GI*4G2+3*G1*\G1*G2+3*G2*\ G1*G2+4*G1*G2

37 WGIn/G2y

1
V=3h* (Gl +G2++/GI*G2)
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7.2 Daten Patientenkollektiv

Pat. Diagnose Seite Verweildauer der Prothese Schaftgrofie
1 Hiiftkopfnekrose re 11J. 2
2 Coxarthrose re 2J. 10 Mon. 1
3 Coxarthrose re 51. 3
4 Coxarthrose li 8 J. 4 Mon. 1
5 Coxarthrose re 8 J. 5 Mon. 2
6 Coxarthrose li 10J. 1
7 Coxarthrose re 3J. 6 Mon. 3
8 unbekannt li 6J. 3
9 unbekannt re 61. 3
10 Coxarthrose re 6J. 3 Mon. 3
11 Coxarthrose li 3J. 3 Mon. 2
12 Coxarthrose li 7J.11 Mon. 2
13 Coxarthrose re 3 J. 5 Mon. 1
14 Coxarthrose li 7 J. 7 Mon. 2
15 Coxarthrose re 11J.7 Mon. 1
16 Coxarthrose re 61J. 1
17 Coxarthrose re 6J. 7 Mon. 1
18 Coxarthrose re 4J.2 Mon. 3
19 unbekannt re 4. 10 Mon. 4
20 Hiiftkopfnekrose li 4]. 6 Mon. 1
21 Coxarthrose re 5J.9 Mon. 4
22 Coxarthrose li 51. 3
23 Coxarthrose li 5 1.9 Mon. 3
24 Coxarthrose re 5J. 5 Mon. 3
25 Coxarthrose re 6J.9. Mon. 2
26 Coxarthrose li 4J.5 Mon. 1
27 Hiiftkopfnekrose re 3 J. 8 Mon. 3
28 Coxarthrose li 31]. 1
29 Coxarthrose re 3 J.2 Mon. 1
30 Coxarthrose li 5 Mon. 2
31 Coxarthrose re 111J. 1
32 Coxarthrose li 4]. 6 Mon. 3
33 Coxarthrose li 51J. 9 Mon. 2
34 Coxarthrose li 3J.1 Mon. 4
35 | Schenkelhalsfraktur | li 2 J. 8 Mon. 2
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Patientenalter bei Korpergewicht | Korpergrofie

Pat. Implantation Geschlecht (kg) (cm) BMI
1 73 M 88 172 29,75
2 76 W 52 160 20,31
3 73 W 93 163 35
4 77 M 79 163 29,73
5 73 W 68 163 25,59
6 69 W 67 159 26,5
7 70 W 92 157 37,32
8 76 W 49 150 21,77
9 77 W 49 150 21,77
10 68 M 84 165 30,85
11 74 W 82 159 32,43
12 74 A\ 65 169 22,75
13 72 A\ 66 157 26,78
14 78 A\ 51 164 18,96
15 65 A\ 60 158 24,03
16 71 A\ 57 160 22,27
17 76 W 80 165 29,38
18 84 M 80 180 24,69
19 75 M 85 173 28.4
20 70 W 60 154 2529
21 70 M 80 170 27,68
22 81 M 83 172 28,06
23 57 W 51 170 17,65
24 70 W 65 160 25,39
25 75 W 70 165 25,71
26 81 W 54 162 20,58
27 70 W 80 156 32,87
28 78 W 78 166 28,31
29 72 M 80 166 29,03
30 69 M 80 173 26,73
31 68 W 58 151 25,44
32 71 W 70 160 27,34
33 80 M 73 170 25,26
34 80 M 117 180 36,11
35 74 W 63 164 23,42
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7.3 Auswertung der Rontgenbilder

Form des Femur im ap-Ré-Bild Form des Femur im axialen R6-Bild Mineralisation
geringe | normale |starke osteo-
Pat. | gerade | normal | kelchartig | abnormal | Kurvatur | Kurvatur | Kurvatur | abnormal | normal | porotisch

1 ? ? ? ? ? ? ? ? ? ?

2 ? ? ? ? ? ? ? ? ?

3 X X X

4 X X X

5 X X X

6 X X X

7 X X X

8 ? ? ? ? ? ? ? ? ? ?

9 ? ? ? ? ? ? ? ? ? ?

10 X X X

11 X X X

121 x ? ? ? ? X

3] x ? ? ? ? X

14 1 x X X

15 X X X

16 X X X

17 X X X

18 X X X

19 X X X

20 | x X X

21 X X X

22 X X X

23 ? ? ? ? ? ? ? ? ? ?

24 X X X

25 | x X X

26 X X X

27 X X X

28 X X X

29 X X X

30 X X X

31 X X X

321 x X X

33 X X X

4 1 x X X

35 X X X
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Sitz der
Prothese Schichtdicke des Zements [mm]
zwischen an der an der Prothesen- | am Calcar | in der Mitte der
Prothesenspitze | Prothesenspitze schulter femoris Prothese
Pat. Zemeﬁ?sctlopper medial | lateral (lateral) (medial) | medial | lateral

1 ? ? ? ? ? ? ? ?
2 ? ? ? ? ? ? ? ?
3| valgisch 29 1 4 2 2 1 2
4 | neutral 16 2 4 3 7 4 4
5 | valgisch 22 0 5 2 8 4 2
6 | varisch 24 5 5 3 3 3 8
7 | neutral 17 4 4 6 10 4 4
8 ? ? ? ? ? ? ? ?
9 ? ? ? ? ? ? ? ?
10| varisch 16 3 4 2 5 2 4
11 heutral 1 0 1 10 2 3 4
121 valgisch ? ? ? ? ? ? ?
13 heutral 13 4 5 5,5 9 4 4
141 peutral ? ? ? ? ? ? ?
IS | neutral 0 2 2 7 2 1 2
16| peytral 4 3 5 6 3 4
17 | neutral 11 5 5 4 8 8 2
18 | heutral 18 3 4 6 3 3 7
191 valgisch 0 3 3 3 9 5 1
20| peutral 15 3 2 0 5 5 2
21 | peutral 4 3 4 5 9 4 4
22 ? ? ? ? ? ? ? ?
23 ? ? ? ? ? ? ? ?
24 | peutral 23 5 4 7 2 3 2
25 | peutral 8 3 4 6 2 1 6
26 | valgisch 11 4 3 2 4 7 1
27 | valgisch 18 3 ? 0 4 1 ?
28 | neutral 34 3 3 2 2 1 2
29 | valgisch 9 2 4 0 5 5 3
30 | pheutral 22 3 3 0 8 3 4
31| varisch 13 5 2 0 9 4 4
32 | neutral 19 3 3 5 2 3 4
33 | neutral 20 2 7 3 10 6 5
34 | neutral 16 2 2 0 4 5 2
35 | neutral ? ? ? ? ? ? ?
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Zement-
Bruch im Zementkocher zerriittung
Lokalisation (nach Gruen) Ausrichtung Dehiszens | (in kleinere
(waagerecht, schrig nach Fragmente)
medio-kaudal / latero- Grad I-IIT | Lokalisation
Nr. | 1 | 2|3 ]|4] 5] 6| 7 |kaudal (nach Gruen)
1 20?2?20 ? ? ?
2 21?1 ? ? ! ? ?
3 - X | X | - X - - | 2:lat.-kaud.; 3, 5: waage. IL IO, I -
4 - - - - - - - - - -
5 - X - - - X - waagerecht L1 -
6 - - - - - - - - - -
7 - - X - X -] - waagerecht I1, 11 -
8 waagerecht nicht
- - X - X | - - (Femurfraktur) messbar -
9 - [ X[ X - I XX | - waagerecht IL 1T -
10 - - X -1 X - - waagerecht IL 1T -
11 - - - - - - - - - -
12 nicht
- | X | - - - | X | - waagerecht messbar -
13 - - - - - - | X medio-kaudal 11 -
14 2, 6: waagerecht; 1L, II, II1,
- | X | - - - | X XX 7: med-/lat-kaudal 111 4
15 - X - - - X waagerecht 111, 111 -
16 - | X ] - - - - - waagerecht II 7
17 waagerecht nicht
- | X | - - - - - (Prothesenbruch) messbar -
18 - - - - - - - - - -
19 - - - - - - - - - -
20 - - X[ X -] -] - latero-kaudal I -
21 -l - - - - X - waagerecht 111 -
22 2/3: waage; 5: med.-
- X | X - | XX X - kaudal; 5/6: waage 1L, III, 111 -
23 22?2 2] ? ? ? ?
24 - X - - - X - waagerecht I1, 11 -
25 | X | -] - | -] - -] - medio-kaudal 111 -
26 - - | X ] - - - - waagerecht I -
27 - X[ X |- | X | X| - waagerecht I -
28 - X X - - - - waagerecht 11 -
29 - [ X[ X - XX | - waagerecht IL 1T -
30 X -1 X[ X ]| - - - waagerecht IL 1T -
31 - - - - - - - - - -
32 - | X | - | - | - | X | - |2 med-kaud.; 6: waage. | I III -
33 - - X -1 X - - waagerecht I -
34 3, 5: lat.-kd.; 5: waage; 2,
- XX | - [ XX X |- 6 med.-kd. LLL?21I 3
35 - - X - X - - waagerecht II, 1 -
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Lénge Lénge
Einsinken Zement- | Prothesen-

Luft-/Fliissigkeitseinschluss der Prothese | kocher schaft Verhiiltnis

Lokalisation (nach GrofBle Léinge Zement-

Gruen) [mm] [mm] [mm)] [mm] kocher/

(Lénge / Linge Prothe-

Nr. |1|2|3|4 Breite) senschaft
1 ? ? ? ? 141 ?
2 ? ? ? ? 135 ?
3 - - - - 11 173 148 1,1689
4 - - |- - - 141 135 1,0444
5 - -1X 3/3 - 168 141 1,1914
6 - -1 X 7/3 +3/2 - 160 135 1,1852
7 - - - - - 164 148 1,1081
8 ? ? 148 ?
9 ? ? ? ?
10 - - |- - - 164 148 1,1081
11 - - - - 6 145 141 1,0284
12 - X| - 2/1 24 ? 141 ?
13 - -1X 2/1 - 150 135 1,1111
14 - -1 X 2/1 ? 141 ?
15 |X - - 3/1 129 135 0,9555
16 - X| - 2/1 27 145 135 1,0741
17 - X|X 3/3,2/1 2 151 135 1,1185
18 - -1 X 2/2 - 166 148 1,1216
19 - - X 2/1 4 188 154 1,2208
20 2/1+3/2,

- -1X 2/1 11 147 135 1,0888
21 |X - |- 2/1+6/2 14 147 154 0,9545
22 - -1 X 3/2 ? ? ? ?
23 ? ?71? ? ? ? ? ?
24 - -1X 2/2 4 170 148 1,1486
25 - - |- - 8 148 141 1,0496
26 2/1+3/1

- - X +4/1 19 141 135 1,0444
27 - - |- - ? 153 148 1,0338
28 - - |- - 2 170 135 1,2593
29 - -1X 3/1 5 137 135 1,0148
30 - -1 X 4/3 14 146 135 1,0814
31 2/1,7/1,

- -1 X 2/1 - 163 141 1,156
32 6/2,1/1 +

X - X 1/1 7 170 148 1,1486
33 6/2,

3/2+5/3+3

- X|X /1 26 162 141 1,1489
34 - - |- - 10 160 154 1,0389
35 - -1 X 4/1, 3/1 3 ? 141 ?
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Herdformige Osteolysen periartikuliire
(local osteolysis) Verknocherung Sockelbildung
Lokalisation Grofe [mm] nach Brooker
Nr. | (nach Gruen) (Lange x Breite)
1 ? ? ? ?
2 ? ? ? ?
3 7 4x4 I +
4 5/6 41x5 I +
5 - - i +
6 _ - I -
7 5/6/7 49 x 4 i -
8 ? ? I +
9 2 35x4 I +
10 2;3;5/6 27x6 ; 17x4 ; 40x3 v -
11 _ _ v +
12 - - i +
13 4:6/7 10x2;15x 4 I +
14 6 25x 3 I +
15 - - 11 +
16 2;7 14x2;9x4 i -
17 _ - I -
18 41at.;5 8x2;10x2 11 -
19 5 16 x 4 11 -
20 _ _ I +
21 5 20x 3 v +
22 6 36x 4 I +
23 ? ? ? ?
24 4 7x2 II (Troch. maj.) -
25 3 4x2 00| -
26 2 38 x 3 I +
27 ? ? ? ?
28 7 8x6;5x4;6x2 I -
29 - II (Troch. maj.) -
30 4/5/6 85x 6 I\ -
31 7 5x5 I -
32 2:41at.;6 16x2;8x2;21x3 I +
33 2:5 Beide: 12 x 2 v -
34 i _ v i
35 ? ? I +
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7.4 Volumenbrechnung
Seitenliingen Seitenléingen Ab-
1. Schnitt (mm) Grund- | 2, Schnitt (mm) Grund- | stand h | Teilvo- | Volu-
flache flache ZW. lumen men
G1 G2 Schnit- Vx Vp
Pat. | Schnitt |al bl cl sl | (mm? |a2 b2 c2 s2 (mm?) ten (mm?) (mm?3)
2 1b2 0| 0,0000 0| 0,0000 0
2b3 0] 0,0000 0] 0,0000 0
3b4 0] 0,0000 0] 0,0000 0
>V 0 0
3 1b2 6,1 6| 096| 6,53| 2,8791| 345 34 0,4]3,625| 0,6785 18| 29,731
2b3 345| 34| 04]3,625| 0,6785| 1.48| 1,47| 02]1,575| 0,1470 17| 6,466
4b5 0| 0,0000 0| 0,0000 21 0
>V 0| 36,197
4 |1b2 536| 448| 1,1| 547| 1,6134| 494| 429| 0,885,055 1,3626 14| 20,807
2b3 494| 429| 088]5,055| 1,3626| 543| 4,69| 0,79|5455| 0,6976 14| 14,164
3b4 543 | 4,69| 0,79 5,455| 0,6976 0| 0,0000 13| 3,023
5b6 6,92 | 6,87| 0,64]|7215| 2,1973| 7,89| 7,05| 1,118,025 2,7026 13| 31,792
>V 0| 69,786
7 |1 10,54 | 1036 | 2,12 11,51 | 10,980 | 10,54 | 1036| 2,12| 11,51 | 10,980 45| 494,103
>V 0| 494,103
10 | 1b2 42| 4,06 1,08]| 4,67| 2,1924| 2,92 2,7] 0,77]3,195| 1,0270 8] 12,586
2b3 292| 27| 0,77]3,195| 1,0270| 1,86| 1,66| 05| 2,01| 0,3992 18] 12,398
4b5 486 | 4,65| 135| 543| 3,1384| 443| 425| 0,79]4,735| 1,6623 19| 44,870
5b6 4431 425] 0,79 4,735] 1,6623 32| 3,17| 0,33] 3,35| 0,5226 14| 14,546
7 6,69 6,5| 1,48]7,335] 4,8094| 6,69 6,5| 1,48]7,335| 4,8094 23| 110,615
8 396 | 3,78| 1,08| 441| 2,0404| 396| 3,78| 1,08| 4,41| 2,0404 19| 38,767
>V 0| 233,782
11 | 1b2 7,34 7,32| 0,33]7,495| 1,2069 | 12,06 | 12,04 | 0,41 | 1225| 2,4670 11| 19,797
2b3 12,06 | 12,04 | 0,41 12,25| 2,4670| 6,11| 6,05| 0,29 6,225| 0,8623 13| 20,746
3b4 6,11 6,05| 0,29]6,225| 0,8623 0| 0,0000 16 4,598
4b5 0] 0,0000 0] 0,0000 17 0
5b6 0| 0,0000 0| 0,0000 18 0
7b8 5,7 4,88| 093]5,755| 1,1560| 7,67| 6,79| 0,98| 7,72 1,5555 16| 21,612
7'b8' 6,13| 597| 1,711 6,905| 5,0984| 6,45| 594 2,09| 7,24| 6,1881 16| 90,151
8b9 7,67 6,79 098| 7,72 1,5555| 193] 1,45| 093] 2,155| 0,6471 14 14,960
>V 0| 171,864
12 | 1b2 4,78 | 4,73 0,5]5,005] 1,1812| 6,92| 6,88 0,95]|7,375| 3,2668 13| 27,786
2b3 6,92| 6,88| 0,95]7375| 3,2668| 2,57| 2,55| 0,16 2,64| 0,2031 14| 19,994
4b5 0] 0,0000 0] 0,0000 14 0
5b6 0] 0,0000 0] 0,0000 17 0
7b8 8,12 7.92| 1,91(8975| 7,5628| 55| 49| 2,48| 6,44| 6,0760 13| 88475
9b10 34 233] 1,22(3,475] 0,8203] 2,65| 1,95]| 0,85]2,725]| 0,5450 13 8,813
9'b10' 2,58| 1,86| 091]2,675| 0,6046| 2,51 | 1,72| 0,97 2,6| 0,5794 13 7,695
>V 0| 152,763




Anhang 104
Seitenléingen Seitenlingen Ab-
1. Schnitt (mm) Grund- | 2, Schnitt (mm) Grund- | stand | Teilvo-
flache fliche |[hzw. | lumen | Volumen
G1 G2 Schni Vx Vp
Pat. | Schnitt |al bl cl sl (mm?) |a2 b2 c2 s2 (mm?) | tten (mm?®) (mm?)
13 |1b2 12,34 | 1222 1,79 13,17| 10,9367 | 10,95| 10,81 | 1,44| 11,6| 7,7794 18| 167,640
3b4 4,95 49| 047] 5,16 1,1495| 2,95 2,87| 0,32| 3,07 0,4501 19 14,686
4b5 295| 2,87| 032 3,07 0,4501| 2,39] 2,31| 0,13]2415 0,1204 20 5,354
5b6 239| 231] 0,13]2415| 0,1204 0| 0,0000 19 0,762
7b8 301 1,97] 1,15]3,115| 0,1872| 2,14| 1,68] 0,57|2,195| 03179 11 2,746
8b9 2,14| 1,68] 0,57]2,195| 03179| 241| 1,64| 0,84|2,445| 03325 16 5,202
10bl1 523 5,05| 1,01] 5,645 2,5418 | 4,94| 3,94| 1,175,025 1,3366 18 34,329
11b12 494| 3,94| 1,175,025 1,3366 | 3,11| 2,33 08| 3,12 0,2391 20 14,273
>V 0] 244,992
14 |1 6,09| 521 3,13|7215| 8,1536| 6,09| 521| 3,13|7,215| 8,1536| 20| 163,071
2b3 4,03| 2,94 1,9 | 4,435 2,6091| 2,68 1,82 1,22| 2,86 0,9370 9 15,329
3b4 2,68| 1,82 1,22| 2,86 0,9370 | 3,35| 248 0,99| 341 0,6786 18 14,478
2'b3' 569| 4,65| 324| 6,79 7,5327| 6,17| 521| 322| 73| 83869 9| 71,604
34! 6,17 521 322| 73| 83869| 542| 496| 2.,11|6,245| 52322 18| 121,460
5b6 825| 791 2,12| 9,14 8,3809| 5,15| 0,89| 5,06| 5,55 2,2515 19 94,849
>V 0] 480,791
16 |1b2 8,16| 4,62| 44| 859| 7,8385|1031| 6,53| 529|11,06| 14,7916 18| 200,386
2b3 1031 6,53| 529|11,06| 14,7916| 4,83 | 2,73| 236| 496| 19335 19| 139,795
4b5 2,16| 1,86| 0,732,375 0,6577| 4,24| 3,76 1,8 4,9 3,3807 15 27,647
5b6 4,24 | 3,76 1,8 4,9 3,3807 | 4,99| 47| 1,55| 5,62 3,6411 14| 49,140
6b7 499| 47| 1,55]| 5,62 3,6411| 2,49| 1,55| 098] 2,51 0,2715 19 31,077
7b8 249| 1,55] 098] 2,51 02715| 1,53] 0,.89| 0,67]1,545| 0,1152 19 3,570
>V 0| 451,615
21 [ 1b2 5,03 3,83| 1,25]5,055 0,7675| 17,15 58| 1,57 7,26 2,5757 9 14,247
2b3 715 58| 1,57 726| 2,5757| 6,93| 573| 1,33]6,995| 1,8051 19| 41401
3b4 6,93 5,73] 1,33 6,995 1,8051 | 591| 4,76 | 1,32 5,995 1,7153 17 29,919
4b5 591| 476 1325995 1,7153| 535| 4,39| 1,12| 543| 1,3954 16| 24,841
5b6 535| 439 1,16] 545 1,5743 0 0,0000 22 11,544
6b7 0 0,0000 0 0,0000 18 0
8b9 934| 932] 048] 957 2,2365| 565| 56| 053] 58| 14823 15| 27,698
>V 0] 149,650
22 |1b2 5,06 443| 1,35 5,72 1,3909 | 521| 396| 1,325,245 0,9622 13 15,210
2b3 521 396 1,32]5245 0,9622 | 4,55 3,6 1,024,585 0,7507 18 15,376
>V 0 30,586




Anhang 105
Seitenliingen Seitenliingen Ab-
1. Schnitt (mm) Grund- | 9. Schnitt (mm) Grund- |stand | Teilvo- | Volu-
flache fliche |hzw. lumen men
G1 G2 Schnit Vx Vp

Pat. | Schnitt |al bl cl sl (mm?) |a2 b2 c2 s2 (mm?) |ten (mm?) (mm?3)
23 | 1b2 14,76 | 14,69 | 0,71 | 15,08 | 5,2004 74| 7,39]051] 7,65| 1,8842 19| 64,694

3b4 445| 441| 047|4,665| 1,0358| 4,45| 3,22| 1,24|4455| 0,2974 8 5,035

5 345| 2,52 1,03 3,5|] 0,6508| 345| 2,52 1,03 3,5] 0,6508 11 7,159

6 5,63| 544 1,24]6,155| 3,3698| 5,63| 544 1,24]|6,155| 3,3698 10| 33,698

7b8 45| 391 061] 451] 0,3249 0| 0,0000 19 2,057

>V 0| 112,643
24 | 1b2 8,16 6,8| 3,19]19,075] 10,5438 | 8,71| 6,45]| 3,69]|9,425| 10,7227 8| 85,065

2b3 8,71 645| 3,69|9,425]| 10,7227 | 3,37 1,69] 1,85]3,455| 09121 16| 78,731

3b4 337| 1,69| 1,85]3,455| 09121 2,2 1,41 0,84 2,22| 0,2241 9 4,765

>V 0| 168,561
25 | 1b2 2,87 1,84| 1,05| 2,88 | 0,2341 0| 0,0000 11 0,858

>V 0 0,858
26 | 1b2 9,01 | 8,89 1,94 992| 8,6138|11,96| 11,55| 291| 13,21 | 16,8027 9| 112,341

2b3 11,96 | 11,55 2,91 1321 16,8027 | 9,58 | 9,21] 2,52| 10,65 | 11,6036 8| 112,985

3b4 9,58 | 9,21| 2,52|10,65| 11,6036 | 4,55| 3,47| 1,5| 4,76| 2,0503 18| 111,189

4b5 4,55] 347 1,5] 4,76 | 2,0503 331 2,31 1,11] 3,36| 0,6901 18| 23,579

5b6 331 231 1,11] 3,36 0,6901| 247] 1,75] 0,78 2,5] 03110 19 9,275

>V 0| 369,369
27 | 1b2 5,53| 4,65| 092] 5,55| 0,6801| 5,08| 5,06| 034] 524| 0,8599 13 9,987

2b3 5,08 5,06 0,34] 524| 08599 | 4,04| 4,02| 0,34 42| 0,6833 29| 22,327

4b5 5,17| 436| 0,84]5,185| 0,5280| 3,05| 2,45| 0,64| 3,07| 0,3041 18 7,397

>V 0| 39,711
28 | 1b2 536| 539| 029 552| 0,7749| 1127|1121 | 1,16 | 11,82 | 6,5018 13| 41,259

3b4 8,86| 876 124| 9,43| 54309| 5,17| 5,05| 0,97]5,595| 2,4482 18| 69,152

5 3,7] 3,61| 0,82]4,065| 1,4801 3,7 3,61] 0,82]4,065| 1,4801 15| 22,201

6 249 197| 0,71|2,585| 0,5321| 2,49| 1,97|0,71|2,585| 0,5321 21| 11,175

>V 0| 143,787
29 | 1b2 0| 0,0000 0| 0,0000 17 0

2b3 0| 0,0000 0| 0,0000 16 0

4b5 0| 0,0000| 546| 4,71|0,79| 548| 0,6291 14 2,935

5b6 546| 4,71 0,79| 548| 0,6291| 2,73 | 2,63| 0,25]2,805| 0,3067 18 8,250

6b7 2,73 | 2,63| 0,25]2,805| 0,3067 0| 0,0000 12 1,226

>V 0| 12411




Anhang 106
Seitenléingen Seitenléingen Ab-
1. Schnitt (mm) Grund- | 2, Schnitt (mm) Grund- |stand h | Teilvo-
flache fliche |zw. lumen | Volumen
G1 G2 Schnit- Vx Vp
Pat. | Schnitt | al bl cl sl (mm?) |[a2 b2 c2 s2 (mm?) | ten (mm?) (mm?3)
32 | 1b2 12,921 12,89 | 1,28 | 13,54 8,2468 | 8,26| 8,18| 0,96 8,7 3,9252 9 53,584
2b3 826 8,18| 096| 87| 3,9252| 4,15| 3.42| 0,79| 4,18| 0,5684 17| 33,927
3b4 4,15| 3.42] 0,79| 4,18| 0,5684 0| 0,0000 19 3,599
4b5 0 0,0000 0 0,0000 10 0
5b6 0 0,0000 0 0,0000 20 0
7b8 8,26| 6,96| 1,95] 8,585 54848 | 8,15] 6,89| 1,96 8,5 5,5969 9 49,866
8b9 8,15| 6,89| 19| 85| 5599| 7,92 6,83| 2,068,405 63826 9| 533868
>V 0] 194,844
33 | 1b2 7,82 17,66 1,2] 834 4,5887| 9,88| 9,53| 2,42]1091| 11,5289 19| 148,143
2b3 9,88 | 9,53| 2,42|1091| 11,5289| 4,46 43| 1,214,985 2,6015 19| 124,176
3b4 446 | 43| 1,21]4,985| 2,6015| 3,01 292| 0,57| 325| 0,8306 19| 31,045
4b5 3,01 | 2,92] 0,57| 325| 08306| 239| 1,74| 0,76|2,445| 0,3997 17| 10,236
>V 0] 313,600
34 | 1b2 0 0,0000 7,52 7,04 |1,23 |7,895 |4,1075 9 12,322
2b3 752 7,04 1,23 |7,.895[4,1075 |521 |506 |06 |5435[1,4800 |9 24208
3b4 521 [5,06 0,6 |5435[1,4800 [2,74 1,95 |0,81 |2,75 |02066 |8 6,000
5b6 0 0,0000 0 0,0000 14 0
>V 0 42,530
35 | 1b2 55| 541| 081 586| 2,1895|13,87| 13,61 2.4|1494| 163283 9| 73491
2b3 13,87 | 13,61 | 2,4|14,94| 16,3283 | 9,83| 9,77| 1,16|10,38| 5,6664 10| 105,378
3b4 9,83 9,77| 1,16 10,38 5,6664 2,9 2,1 0,84] 2,92 0,3156 18 43,916
4b5 2,9 2,1 0,84] 2,92 0,3156| 1,63| 1,11| 0,54| 1,64 0,0978 28 5,497
5b6 1,63 1,11] 054] 1,64| 0,0978 0| 0,0000 25 0,814
>V 0] 229,096
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