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Einleitung

1. Einleitung

1.1 Allgemeines

Im Verlauf der letzten 40 Jahre hat sich die Implantation von Knieendoprothesen bei
Patienten mit degenerativ, entzindlich oder posttraumatisch geschadigten Gelenken
etabliert (7;40;47;64;72;96;100;115;134,;160;188;193;202). Jahrlich werden derzeit in
Deutschland, gemall dem Register des Bundesverbandes fur Medizintechnologie,
mehr als 160’000 Knieendoprothesen implantiert (Stand 2009). Standzeiten von Uber
10 Jahren werden in der Literatur mit 90% fur aktuelle Prothesendesigns und
Operationstechniken angegeben (69;96).

Jedoch muss in 3-10% der Falle, je nach Prothesenmodell, im Verlauf von 10-15
Jahren mit Revisionsoperationen gerechnet werden (156). Dies beruht in den
meisten Fallen auf einer aseptischen Prothesenlockerung, im Sinne einer
Spatkomplikation (5;38;150). Revisionsoperationen bringen neben einem intensiven
Zeit- und Kostenaufwand (156) auch ein erhdhtes Operationsrisiko fur die Patienten
mit sich, da diese zum Zeitpunkt der Notwendigkeit eines Prothesenwechsels meist
fortgeschrittenen Alters sind und somit vermehrt Nebenerkrankungen aufweisen.
Bedingt durch den zusatzlichen Knochenverlust ist meist ein Wechsel von einer
primar hauptséchlich oberflachenersetzenden Knieprothese hin zu einer meist teil-
bis vollgekoppelten Prothese erforderlich und die Patienten missen haufig
Einschrankungen der Beweglich- und Belastbarkeit hinnehmen, da das postoperative
Ergebnis nur selten der praoperativen Situation gleichkommt (156;213).

Der Grund fur die aseptische Prothesenlockerung liegt hauptsachlich in dem durch
mechanischen Verschlei3 entstandenen Abrieb (28;46;150). Die Abriebpartikel
spielen eine zentrale Rolle in der Initiation und der Entwicklung der periprothetischen
Osteolyse, da sie nach der Phagozytose durch Gewebsmakrophagen uber
Freisetzung von Entziindungsmediatoren eine osteoklastische Aktivitat induzieren
(150). Aus einer periprothetischen Osteolyse resultiert letzten Endes eine aseptische
Lockerung (26;42;46;70;78;94;129;144;155;171). Die Intensitat dieser Reaktion
hangt von der GroR3e, der Anzahl, vom Volumen und der Form der Abriebpartikel ab
(46;150).

Aktuelle Forschungsaktivitaten beschaftigen sich derzeit mit der Untersuchung des
Abriebverhaltens verschiedener Prothesentypen vor allem im Hinblick auf die

Entwicklung neuer Materialien mit gunstigen Abriebeigenschaften. Das zugrunde
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liegende Ziel liegt darin, die mechanischen Eigenschaften und die Abriebsentstehung
zu verbessern, um damit einer aseptischen Prothesenlockerung mdglichst lange
vorbeugen zu konnen. Dies fuhrt letzten Endes zu einem deutlich hdheren
Patientenkomfort, wenn auf risikoreiche Wechseloperationen verzichtet werden kann.

Auch 6konomisch brachte dies eine enorme Kostenreduktion mit sich.

1.2 Studienziel

Auf der Suche nach Materialien fir Knieendoprothesen mit gunstigem
Abriebverhalten bietet sich der Einsatz von quervernetztem Polyethylen (crosslinked
Polyethylene, XPE) an (7;45;89;103;128;129;215). Die Quervernetzung wird durch
Gammabestrahlung des Polyethylen erreicht, die Materialeigenschaften &ndern sich
maf3geblich. Auf der einen Seite wird der Werkstoff harter, auf der anderen Seite
jedoch auch sproder, was das Material theoretisch bruchanfalliger macht (98).

Schon seit ca. 10 Jahren wird dieser Werkstoff in der Hiftgelenkendoprothetik
verwendet. Eine in Simulatorversuchen demonstrierte reduzierte Abriebrate
(89;98;99;103;129;132;160;161) korreliert mit verlangerten Standzeiten der
Prothesen, wie in ersten Ergebnissen von Studien mit einem Follow-up von 5-8
Jahren gezeigt werden konnte (137). Diese Resultate kdnnen jedoch nicht
unmittelbar auf den Einsatz von XPE in der Knieendoprothetik tbertragen werden
(89;160;215). Dies liegt in erster Linie an den unterschiedlichen biomechanischen
Eigenschaften dieser beiden Gelenke. Die Belastungsflache des Kniegelenks andert
sich im Gegensatz zur Hufte wahrend der Flexionsbewegung und somit folgen
bestimmte Areale auf einem Prothesen-Inlay einer zyklischen Belastung; dieses
Bewegungsmuster wird auch als Roll-Gleit-Mechanismus bezeichnet (145). In
Flexion ist dabei die Belastungsflache durchschnittlich kleiner als bei Huftprothesen
und gleichzeitig sind die maximalen Belastungen héher (220). Diese Kombination
aus einer wechselnden Belastungsflache und hoheren Maximalbelastungen fihrt zu
einer klinisch belegten hoheren Wahrscheinlichkeit des Materialversagens (9;160).

In der Knieendoprothetik konnte sich somit das XPE noch nicht etablieren (50).

Ziel dieser Arbeit ist es, den im Simulatorversuch generierten Abrieb von drei fixed
bearing Knieendoprothesen mit insgesamt drei verschiedenen Polyethyleninlays mit
Hilfe einer rasterelektronenmikroskopischen Analyse zu vergleichen. Die Partikel

sollen quantifiziert und in GréRe und Form vermessen werden. Die vermessenen
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Werte der unterschiedlichen Materialien werden dann untereinander verglichen.
Anhand der Anzahl, der Form und der Grol3e der Partikel sollen Rickschlisse auf
die biologische Aktivitat des Abriebs gezogen werden, um unter Umstanden
beurteilen zu kdnnen, ob sich Prothesen mit einem XPE-Inlay fir den klinischen

Einsatz eignen.
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2. Grundlagen

2.1 Anatomie des Kniegelenks

2.1.1 Makroskopische Anatomie

Das Kniegelenk ist das grof3te Gelenk des menschlichen Kdrpers. Es kann unterteilt
werden in:

- Das Femoropatellargelenk, welches zwischen Femur und Patella liegt,

- und das Femorotibialgelenk, das sich zwischen Femur und Tibia befindet.

Abbildung 1 veranschaulicht die gelenkbildenden Anteile in Streckung (Extension)

und Beugung (Flexion) des Kniegelenks.

Femur

Patella

Lig. Collaterale
tibiale

Patellarsehne

Tibia

Abb. 1: Kniegelenk (151)

Beide Gelenkanteile liegen innerhalb der Capsula articularis (Gelenkkapsel).
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Die Patella kann sich zwischen maximaler Beugung und Streckung um 5-7 cm auf
dem Femur auf und ab bewegen. Dies wird durch die Bursa suprapatellaris und die
Bursa subcutanea prapatellaris ermdglicht (125).

Am Femorotibialgelenk sind vornehmlich die Kondylen des Femurs als Gelenkkopf
und die Facies articularis der Tibia als Gelenkpfanne beteiligt. Das GroRenverhéltnis
von Femurkondylen zu Tibiaplateau betragt 3:1 (125). Da die beiden Gelenkflachen
nicht kongruent sind, sondern eher punktférmig miteinander artikulieren, kommt es
bei Flexion und Extension des Unterschenkels zu einer Roll-Gleit-Bewegung (145).
Da somit eine kndcherne Gelenkfuhrung fehlt, dienen die Menisci medialis et lateralis
der Gelenkfihrung und der flachenhaften Druckverteilung von Femur auf Tibia.
Abbildung 2 veranschaulicht die Kongruenzbildung der Menisci im

Femorotibialgelenk.

Lig. Cruciatum
anterius

Lig. Transversum
Meniscus

medialis

Meniscus
lateralis

Lig. Cruciatum
posterius

Abb. 2: Tibiaplateau mit Menisci und Bandapparat von proximal (151)

Die Menisci entsprechen Faserknorpel-Halbringen, welche durch kraftige Bander
zwischen den beiden Gelenkpfannen, sowie medial und lateral mit der Gelenkkapsel
verbunden sind. In Beugung rollen die Kondylen zurick und drangen die Menisci
nach dorsal, in Streckung gelangen sie wieder nach ventral (105).

Ferner wird das Kniegelenk durch seinen Bandapparat gefuihrt und gesichert:
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Ligamentum collaterale tibiale (Innenband), zieht vom Epicondylus medialis
zur medialseitigen Tibia.

Ligamentum collaterale fibulare (Aul3enband), zieht vom Epicondylus lateralis
zum Fibulakopf.

Ligamentum cruciatum anterius (vorderes Kreuzband), von Fossa
intercondylaris zur Area intercondylaris anterior.

Ligamentum cruciatum posterius (hinteres Kreuzband), rechtwinkliger Verlauf

zu vorderem Kreuzband.

Am Bewegungsumfang und an der Stabilisierung des Kniegelenks sind eine Reihe

von Muskeln beteiligt, welche man folgender Tabelle (Tab. 1) entnehmen kann:

Funktion

Muskel

Streckung

M. quadriceps femoris

M. tensor fasciae latae (Stabilisierung in

Streckstellung)

M. gluteus maximus (tber tractus

iliotibialis)

Beugung und Innenrotation

M. sartorius

. gracilis

. semimembranosus

. semitendinosus

. popliteus

Beugung und AulR3enrotation

. biceps femoris

Beugen ohne Rotation

I Z XL L

. gastrocnemicus

M. plantaris

Tab. 1: An der Funktion des Kniegelenks beteiligte Muskeln (105;151)

Die Beteiligung von Menisci, Bandern und Muskeln machen das Kniegelenk zu einer

stabil gefiihrten Funktionseinheit.

2.1.2 Histologie des Kniegelenks

Das menschliche Kniegelenk besteht technisch gesehen aus 2 Festkérpern

(Femurkondylen und Tibiaplateau). Diese sind von einer hyalinen Knorpelschicht




Grundlagen

Uberzogen. Als Schmiermittel dient Synovialflussigkeit, welche sich aus Wasser,
Proteinen und Salzen sowie der Hyaluronséure (ein Glykosaminoglucan aus N-
Acetylglucosamin und Glucuronséure) zusammensetzt. Das Gelenk ist von einer
undurchlassigen Gelenkkapsel umgeben, welche ein Abwandern der Synovia
verhindert. Durch Gelenkknorpel, Menisci und die Schmiereigenschaften der
Synovialfllissigkeit wird ein optimales tribologisches System geschaffen (203).

Der Gelenkknorpel ist insgesamt vierschichtig und liegt mit der untersten Schicht
(Schicht vier) dem subchondralen Knochen auf. Er besteht aus hyalinem Knorpel, die
Oberflache ist glatt. Als Mineralisierungszone wird die Verkalkungszone des
Gelenkknorpels bezeichnet (203).

Die Mensici wiederum bestehen aus Faserknorpel unter Beimengung von straffem
Bindegewebe. Die Gelenkkapsel ist zweischichtig. Auf artikularer Seite findet sich die
Membrana synovialis, von ihr ausgehend ragen Synovialzotten in den Gelenkraum
hinein. Dieser Schicht liegt aul3en die Membrana fibrosa an, sie besteht aus straffem
Bindegewebe (203).

Die Membrana synovialis lasst sich weiter in verschiedene Schichten einteilen. Eine
subsynoviale Schicht liegt nach aul3en hin der Membrana fibrosa an, nach Innen ragt
die synoviale Intima. Sie besteht aus ein bis vier Schichten synovialer Deckzellen,
welche wiederum in zwei Typen untergliedert werden kénnen. Zum einen finden sich
hier makrophagenahnliche Zellen, so genannte Typ A-Zellen, welche zur
Phagozytose befahigt sind. Diese werden von den Typ B-Zellen unterschieden. Sie
bilden die typische Bindegewebsmatrix und auch die Synovialflissigkeit. Die
subintimale Schicht ist reich an GefaBen und Fettzellen, aber auch straffem
Bindegewebe (203). Der Aufbau der Membrana synovialis ist in Abbildung 3

veranschaulicht.



Grundlagen

- -Membmana fooss

- - Mambrana synovials

- - Fettzella

Abb. 3: Schematischer Aufbau eines Gelenks (203).

2.2 Biomechanik des Kniegelenkes

Bereits Borelli, ein Schiler Galileis, berichtete in seinem Werk ,De Motu animalium*
uber Ganganalysen und Uber beim Vorgang des Gehens auftretende Krafte (145).
Neuere Analysen erganzen die friheren Beobachtungen, um die komplexe
Biomechanik des Kniegelenkes verstehen zu kénnen (190;205).
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Das Bewegungsausmall am Kniegelenk umfasst insgesamt 6 Freiheitsgrade (Tab.
2), welche 3 Bewegungen um Rotationsachsen und 3 Translationsbewegungen beim

gesunden Erwachsenen zulassen (87):

Bewegung Ebene Bewegungsumfang nach
Neutral-Null-Methode

Extension/Flexion Sagittalebene 5°-0°-150°

AufRen-/Innenrotation in Axialebene 30°-0°-10°

90° Beugung

Abduktion/Adduktion Koronarebene Mediale/laterale

Aufklappbarkeit

Tab. 2: Bewegungsumfang des Kniegelenks beim gesunden Erwachsenen

Die groRe Bewegungsfreiheit im Kniegelenk wird durch die dreidimensionale
Geometrie ohne wesentliche ossare Fuhrung erreicht. Die Hauptbewegung des
Kniegelenkes findet in der Sagittalebene statt. Jedoch erfolgt die Beugung bzw. die
Streckung nicht um eine feste ortsgebundene Gelenkachse. Wéahrend der Bewegung
in der Sagittalebene kommt es zusatzlich zu einer anterior-posterior gerichteten
Gleitbewegung mit dem Schnittpunkt der beiden Kreuzbander als Drehachse. Die
Geometrie des Kreuzbandverlaufs hat in Verbindung mit der femoralen
Kondylenform eine grof3e Bedeutung flr den Bewegungsablauf. Bei zunehmender
Streckung des Kniegelenks verandert sich die Drehbewegung des Femurs auf dem
Tibiaplateau in eine Rollbewegung. Im Gegenzug hierzu zeigt sich in zunehmender
Beugung des Gelenkes eine nach anterior gerichtete Gleitbewegung der
Femurkondylen gegenuber der Tibia, welche medial etwa bei Extension/Flexion 0°-
0°-15° einsetzt, lateral hingegen erst bei Extension/Flexion 0°-0°-25°. Folglich halt
die initiale Rollbewegung lateral langer an als medial (91).

Diese Gleitbewegung erscheint notwendig, da eine Rollbewegung ab einer Beugung
von Extension/Flexion 0°-0°-100° dazu fuhren wirde, dass das Femur nach dorsal
hinter die Tibiakante fallt (24). Die sich in zunehmender Flexion einstellende
Retroposition der Femurkondylen auf dem Tibiaplateau ist letztlich durch den in
Beugung nach dorsal wanderndem Schnittpunkt der beiden Kreuzbander bedingt.
Wie bereits oben erwahnt, entspricht dieser Schnittpunkt dem Drehpunkt im
Kniegelenk (91).
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Eine Rotationsbewegung im Femurotibialgelenk stellt eine wichtige Komponente der
Kniegelenksbiomechanik dar. Sie ergibt sich aus der Geometrie der Kreuzbander
sowie aus der Form der Femurkondylen. Mit zunehmender Beugung im Kniegelenk
nimmt die dazugehorige Rotationsfahigkeit zu. In der Endphase der Extension auf
den letzten 5-10° zeigt sich eine durch die Anatomie vorgegebene Aul3enrotation der
Tibia, die sog. ,Schlussrotation® (91). Sie wird durch die zunehmende Anspannung
der ligamentéaren Strukturen sowie die Form der femoralen Kondylen erklart
(24;91;151).

Laterale und mediale Aufklappbewegungen spielen in der physiologischen Kinematik
des Kniegelenks eine eher untergeordnete Rolle (169). Die medialen und lateralen
Kollateralbdnder sowie die Gelenkkapsel wirken einer solchen Bewegung entgegen.
In Streckung ist die Kapsel gespannt, das Gelenk ist stabil gefuhrt. Bei Flexion des
Kniegelenkes kommt es zu einer Erschlaffung des Bandapparates, eine seitliche
Stabilitat ist hier nur noch durch den kollateralen Bandapparat gegeben (125). Die
zugelassenen Bewegungsachsen und die gelenkbildenden Anteile des Kniegelenkes

sind in Abbildung 4 graphisch dargestellt.
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Abb. 4: Schematische Darstellung des rechten Kniegelenkes. Die Hauptachsen des Femorotibialgelenkes sind
abhéangig von der Gelenkstellung. Bei der Beugung der Tibia verlagert sich die transversale Achse nach dorsal.
Die Rotationsachse verlauft exzentrisch durch das Tuberculum mediale der medialen Tibiapfanne (12)

2.3 Geschichtliche Entwicklung der Endoprothetik am Knie

Bereits im 19. Jahrhundert erfolgte der erste beschriebene totalendoprothetische
Kniegelenksersatz in Deutschland. Themistocles Gluck (1853-1942) implantierte in
Berlin im Jahre 1890 bei Patienten mit durch Tuberkuloseinfektionen bedingten
destruierten Kniegelenken eine aus Elfenbein hergestellte Scharnierprothese (51).
Das Implantat wurde mit einem Kolophonium- und Gipsgemisch im Knochen
verankert. Gluck war nach seinem Vortrag 1890 am XIX. Kongress der deutschen
Gesellschaft fur Chirurgie zu Berlin der Erste, der den kinstlichen Gelenkersatz fur
Schulter-, Ellbogen- und Handgelenk, Huft-, Knie und Ful3gelenk propagierte. Diese

Ideen fanden erst weit Uber ein halbes Jahrhundert Eingang in das Bewusstsein der

11
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Mediziner und Laien. Die von Gluck verwendete Prothese ist in Abbildung 5

dargestellt.

Abb. 5: Kniegelenksprothese nach Gluck (204).

Frihzeitige Lockerungen und Materialversagen sowie nicht beherrschbare
Infektionen stellten unter anderem die Hauptprobleme dar, mit welchen die
Operateure konfrontiert wurden (204). Versuche, defekten Knorpel durch autologes
Material wie Muskelfaszien oder xenologes Material (wie z.B. mittels Schweineblase)
zu ersetzen, schlugen ebenfalls fehl und so setzte sich die Verwendung von
Fremdmaterialien zunachst nur zégerlich durch (97).

Im Jahre 1940 entwickelte Campbell eine Vitalliumprothese. Hierbei wurde eine
Platte, welche den Femurkondylen nahest moéglich kontaktkongruent angelegt wurde,
durch eine Vitalliumschraube im Femurschaft fixiert. Jedoch waren auch hier die
Langzeitergebnisse bei diesem Modell enttauschend (30). In den darauf folgenden
Jahren wurden verschiedene Modelle entwickelt, u.a. von Smith und Petersen im
Jahre 1942, von McKeever im Jahre 1952 und von Mcintosh 1958. Kurze
Standzeiten und frihe Lockerungsraten waren auch hier fur das Versagen der
Prothesenmodelle entscheidend (164).

Erst die Prothesen von Walldius aus dem Jahre 1951 (Abb. 6) und Shiers aus dem
Jahre 1953 waren erstmalig erfolgreich. Als achsgekoppelte Prothesenmodelle
erlaubten sie jedoch nur einen Freiheitsgrad. Die physiologische Bewegung am
Kniegelenk umfasst allerdings einen deutlich komplexeren Bewegungsablauf, da es

sich beim Kniegelenk um ein Drehscharniergelenk mit einem Roll-Gleit-Mechanismus

12
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handelt (164). Da dieser durch eine starre vorgegebene Achse supprimiert wird,
kommt es zu einem unausgeglichenem Krafteausgleich: Ermidungsbriiche der
Prothese und frihzeitige Lockerungen waren die Folge. Um eine primér hohere
Stabilitat zu erreichen, erfolgte eine voluminése Primarverankerung bei
Erstimplantation, was hohe Knochenverluste und konsequenterweise Probleme bei
Wechseloperationen nach sich zog.

Walldiua-Prothese

M TR
Taw g petie pnadtree Knke-Tep

Abb. 6: Walldius-Prothese 1951 (90).

Vorreiter der modernen Knieprothese war das von Frank Gunston Anfang der 70er
Jahre des letzten Jahrhunderts entwickelte polyzentrische Kniemodell, wobei beide
Kondylen von Femur und Tibia ersetzt wurden und Ultra-High-Molecular-Weight-
Polyethylene (UHMWPE) als Tibiakomponente fungierte (Abb. 7). Das
Femoropatellargelenk wurde auch hier nicht weiter beachtet. Im Vergleich zur
vollgekoppelten Prothese waren die Lockerungsraten deutlich geringer (10%) und die
Beweglichkeit mit fast 90° Flexion durchaus akzeptabel; trotz allem waren die
Langzeitstandzeiten begrenzt (58-60;96;97).

13
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Abb. 7: Gunston’s polyzentrische Knieprothese (182).

Mitte der 70-iger Jahre ging man zunehmend dazu tUber Oberflachenersatzprothesen
statt Totalendoprothesen zu implantieren.

Insbesondere in den letzten 15-20 Jahren wurden ausgereiftere, ungekoppelte
Prothesen entwickelt und erfolgreich implantiert. Dabei werden vorwiegend statische
Krafte auf die Prothese ubertragen, wobei dynamische Krafte tiber den Bandapparat
umgeleitet werden. Ein intakter Bandapparat des betroffenen Kniegelenkes ist
hierbei eine wesentliche Voraussetzung (164).

Die Kniegelenkarthroplastik hat sich bis zum heutigen Tag deutlich weiter entwickelt,
ein Ende dieser Entwicklung ist weiterhin nicht abzusehen. Die kontinuierliche
Einfihrung neuer Materialien und Prothesendesignkonzepte fuhrt derzeit zu einem
fast uniuibersichtlichen Uberangebot an verfugbaren Knieprothesen. Ein wesentlicher
Bestandteil der aktuellen Materialenforschung beschaftigt sich mit der Verbesserung
von UHMWPE, um die Raten der abriebinduzierten aseptischen Prothesenlockerung
weiter zu minimieren. In den folgenden Kapiteln soll daher der Werkstoff Polyethylen

eingehend analysiert werden.
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2.4 Polyethylen in der Endoprothetik

2.4.1 Grundlagen

In der Kniegelenkendoprothetik wird ultra-hochmolekulares Polyethylen (ultra-high-
molecular-weight-polyethylene, UHMWPE) verwendet. UHMWPE ist ein Polyethylen
(PE) mit einem sehr hohen Molekulargewicht. Polyethylen besteht aus einer Kette
von Kohlenstoffatomen mit seitlich angelagerten Wasseratomen (Abb. 8). Wenn
diese Kette sehr lang ist, nennt man den Werkstoff UHMWPE. Hergestellt wird PE
durch Polymerisation des Monomers Ethen.

L
7Y
H H/,

Abb. 8: Strukturformel von UHMWPE

Ethylen ist ein Gas mit einem Molekulargewicht von 28 g/mol. Beim UHMWPE
enthalt das Polymer typischerweise bis zu 200.000 Ethylene. Obwohl von der ISO
11542 (Standard fur Polyethylene) der Begriff UHMWPE auch fir Materialien
zugelassen wird, die bis zu 50% Nicht-Polyethylene (z.B. Polypropylene) enthalten,
werden heutzutage doch Uberwiegend reine Homopolymere fir den Gelenkersatz
verwendet (97). UHMWPE ist ein lineares PE mit einem durchschnittlichen
Molekulargewicht von 3,1 x 10° g/mol bis maximal 6 x 10° g/mol (36). ISO 11542
definiert UHMWPE als PE eines Molekulargewichtes > 10° g/mol.

Molekular betrachtet, kann ein Polyethylenmolekil als lange Kette gedacht werden,
welche das gesamte Bauteil durchquert und tber Verknipfungen mit anderen Ketten
verbunden ist. Wird das PE erhitzt und anschliel3end wieder zum Erstarren gebracht,
so neigen die Ketten zur Drehung um ihre Bindungen, so dass gefaltete Lamellen
entstehen. Diese so geordneten Bereiche werden als kristalline Lamellen bezeichnet,
welche in dem ungeordneten, amorphen Bereich eingebettet sind, in dem die Ketten
durch zwischenmolekulare physikalische Krafte (van-der-Waals-Krafte,
Wasserstoffbriickenbindungen im Bereich von 2-20 kJ/mol) und mechanische
Schlaufen zusammengehalten werden (97). Dadurch liegen die Ketten zwischen 0,3
bis 1 nm auseinander. Ankermolekiile (Tie molecules) verbinden die kristallinen

Phasen miteinander. Sie sind ein wesentlicher Unterschied zwischen UHMWPE und
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XPE, da sie in letzterem viel haufiger vorkommen und gewissermalen als
Quervernetzungen (Crosslinks) zwischen den kristallinen Phasen wirken mit daraus
resultierender erhdhter Abriebfestigkeit sowie physikalisch-chemischer Belastbarkeit.
In Tabelle 3 werden die wichtigsten materialtypischen Unterschiede zwischen High-
Density-Polyethylene (HDPE) und UHMWPE dargestellt.

Eigenschaft HDPE UHMWPE
Molekulargewicht [10° g/mol] | 0,05-0,25 2-6
Schmelztemperatur [°C] 130-137 125-138
Anteil Kristallinitat [%0] 60-80 39-75

Tab. 3: Eigenschaften von HDPE und UHMWPE (98)

Ketten _ _
Amorphe Faltungen  Kristalline
Region ‘qu I X Lamellen

Amorphe
Region

Y7
K
7 W, 5
‘L“_.‘A\-" Molekii ; >
"7‘-\ ' 4‘ 7,

Kristalline
Lamellen

Abb. 9: Morphologische Eigenschaften von UHMWPE (97)

In Abbildung 9 ist ersichtlich, dass UHMWPE ein semikristallines Material ist.
Zwischen ungeordneten, amorphen Phasen sind geordnete, kristalline Phasen
eingebettet (99). Der kristalline Teil besteht typischerweise aus gefalteten Reihen
zusammengepackter C-Atome; diese Lamellen haben eine Lange von 10-50 pm und
eine Breite von 10-50 nm bzw. einen Abstand untereinander von ca. 50 nm. Der
amorphe Teil umgibt den Geformten und besteht aus zufallig angeordneten
Polymerketten, durchquert von Ankermolekulen, welche die Lamellen
zusammenheften; hierbei ist mehr freies Volumen vorhanden, sodass in diese

Phasen des Polyethylens affine Substanzen diffundieren kdnnen, wie z.B.
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Cholesterol und Fettsduren. Beide Substanzen kommen im Blut reichlich vor und
konnen somit auch in die Prothesen-Inlays gelangen. Die mechanischen Faktoren
des UHMWPE werden dadurch aber anscheinend wenig beeinflusst (56;196).

In Abbildung 10 ist eine transmissionselektronenmikroskopische Aufnahme von
UHMWPE dargestellt, in Abbildung 11 UHMWPE als Pulver.

Abb. 10: Transmissionselektronen-mikroskopische Aufnahme (TEM) von UHMWPE; Lamellen erscheinen weif3
(d.h. nicht angeférbt durch Uranylacetat als Kontrastierungsagens der TEM) mit einem dunklen Rand, die
amorphe Phase erscheint grau (angefarbt durch Uranylacetat) (99)
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Abb. 11: Makroskopisch liegt Polyethylen als Pulver vor (97).

Medizinisches UHMWPE stammt zum Grossteil aus den Granulaten GUR 1020 und
GUR 1050 bzw. weniger haufig aus GUR 1150 und GUR 1120 (97). Bei GUR
handelt es sich um die Abkirzung fur Granular, UHMWPE und Ruhrchemie (Tab. 4).

Stelle der | Moglichkeiten | Bedeutung

Ziffer

1 1 oder 4 1: Herstellungsort Deutschland, 2: Herstellungsort
Texas

2 0 oder 1 0: ohne Calciumstearat, 1: mit Calciumstearat

3 2 oder 5 2: MW 2-4 Mill., 5: MW 4-6 Mill.

4 Interne Firmenbezeichnung

Tab. 4 Ticona Nomenklatur fiir GUR (212)

2.4.2 Sterilisierungsprozesse

Polyethylen kann nicht mit Hitze oder Dampf sterilisiert werden, da es lediglich bis
110°C stabil ist (189). Es kommen daher verschiedene andere
Sterilisationsmethoden zum Einsatz. Zum Beispiel erfolgt eine Behandlung mit
Ethylenoxid (EtO) oder Gasplasma bzw. eine Bestrahlung durch eine Gamma-
Strahlen-Quelle. Bei Letzterer werden Dosen von 25-40 kGy benutzt (134). Seit 1998
wird UHMWPE vorwiegend unter Sauerstoffabschluss mit einer
Gammastrahlenquelle bestrahlt und anschlieBend mit inerten Gasen wie Stickstoff
oder Argon gelagert, da durch den Sterilisationsprozess in sauerstoffhaltiger

Umgebung freie Radikale im PE entstehen, welche in der Zerstérung der Ketten des
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Polymers enden (210), was wiederum zu einem Materialversagen des gesamten
Werkstoffes fuhrt. Kirzere Ketten sind mobiler und fihren aulRerdem zu einer
Zunahme der Kiristallinitait des Materials mit daraus folgenden Einbuf3en von
mechanischen, physikalischen und chemischen Eigenschaften (147). Freie Radikale
konnen zudem Uber Jahre im PE Uuberleben und somit Uber Jahre zu einer
langsamen oxidativen Zerstérung des Inlays fihren (7). Tabelle 5 veranschaulicht die

heute gangigen Sterilisationsprozesse von UHMWPE:

Sterilisationsprozess | Verpackungstyp Gammadosis Aktuell
Gamma (Luft) Luftdurchlassig 25-40 kGy Nein
Gamma (inert) Luftundurchlassig | 25-40 kGy Ja
Gasplasma Luftdurchlassig Keine Ja
Ethylenoxid Luftdurchlassig Keine Ja

Tab. 5: Sterilisationsmdglichkeiten von UHMWPE (97)

Angesichts der Tatsache, dass die Bestrahlung von UHMWPE durch einen
Gammastrahler zu einer Oxidation des Materials und damit zu friihzeitigem Versagen
fuhren kann, haben derzeit im Bereich der Medizinproduktetechnik einige Hersteller
auf alternative Sterilisierungsmal3nahmen zurtick gegriffen. So fuhrt die Behandlung
mit Gasplasma oder Ethylenoxid zu keiner Entstehung von freien Radikalen und
somit auch zu keiner moglichen Degradation. Jedoch kommt es hierbei zu keinem
erwinschten cross-linking und somit wurde folgerichtig bei in vitro Versuchen im
Gegensatz zu gamma-sterilisierten Inlays eine bis zu 42 % erh6hte Abriebrate
festgestellt (119). Ethylenoxid (EtO) wird seit den 80-er Jahren fur UHMWPE-
Sterilisation benutzt. Es ist toxisch und zerstort in geringerem Mald als Gamma-
Strahlung Sporen, Bakterien und Viren (97). EtO scheint unter standardisierten
Bedingungen keine Reaktion mit dem PE einzugehen und somit seine mechanischen
Eigenschaften auch nicht negativ zu beeinflussen (34;162;206). Es kann aber auf
den sterilisierten Oberflachen zu toxischen Metaboliten fihren, welche vor der
Implantation entfernt werden muissen (18).

Gasplasma-Sterilisation ist eine relativ neue Methode, die seit ca. 1990 Einsatz
findet. Es basiert auf der Nutzung von ionisiertem Gas mit niedriger Temperatur (z.B.
Peressigsaure, Peroxide) zur Oberflachenbehandlung. Wie EtO scheint es die
mechanischen Eigenschaften von UHMWPE nicht zu beeinflussen und auch keine

Bindungen mit dem Material einzugehen (119).
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2.4.3 Crosslinked Polyethylene (XPE)

2.4.3.1 Herstellungsprozesse

In den 70-er und 80-er Jahren des vergangenen Jahrhunderts wurde erstmals die
Technik der Herstellung von ,cross-linked UHMWPE" vorgestellt und anschliel3end
Zu sog. first-generation highly cross-linked UHMWPE" weiterentwickelt, welche sich
nun seit den 90-er Jahren auch im klinischen Einsatz befinden (98).

Crosslinking ist ein chemischer Prozess in dessen Verlauf zwei oder mehrere
Polymerketten tber kovalente Bindungen verbunden, also ,quervernetzt* werden. Es
kommt somit zu einer Steigerung des Molekulargewichts des Stoffes, welches
theoretisch durch standig neues Crosslinking immer weiter gesteigert werden koénnte
(97). Die Herstellung von Querverbindungen kann uber chemische oder
radiochemische Prozesse erreicht werden. Es existieren drei Techniken der
Quervernetzung: Peroxidbehandlung, Siliziumwasserstoffbehandlung und
Bestrahlung. Peroxide (Dialkyle, 2,5-dimethyl-2,5-bis(tert-butylperoxy)-3-hexyne)
werden dem UHMWPE vor dem Hartungsprozess beigemengt und fuhren in einer
Konzentration zwischen 0,1-0,2 % zu einer hohen Quervernetzung. Das Problem der
oxidativen Degradation scheint bei Peroxid-Crosslinking schlechter beeinflussbar zu
sein (97).

Chemische Siliziumwasserstoffoehandlung fihrt nur bei HDPE zu einer
Quervernetzung. Diese Methode wurde nur bei Huftpfanneninlays erprobt und wieder
verlassen (97).

Bestrahlen (Elektronen- oder Gammastrahlen) von herkémmlichem UHMWPE flhrt
zur Kettenspaltung zwischen C-C- (Bindungsenergie ca. 400 kJ/mol) oder viel
wahrscheinlicher zwischen C-H-Molekilen (Bindungsenergie ca. 415 kJ/mol), da die
Bestrahlungsenergie grol3er als die chemische Bindungsenergie ist (s.u.). Typische
Dosisraten bei Elektronenbestrahlung sind 10 kGy/sec fir einige Sekunden, bei
Gammabestrahlung 1-10 kGy/h fir einige Stunden (97). Die Bestrahlung resultiert in
der Entstehung von freien Wasserstoff-(Mikro-) bzw. Makroradikalen mit jeweils
einem freien Elektron, welche sich in der amorphen und kristallinen Phase verteilen
und erneut reagieren. Im Folgenden soll anhand der nachsten Abbildungen

(Abbildung 12-15) der Prozess des Crosslinking-Verfahrens naher erlautert werden.
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?3{f

Abb. 12: Primarprozesse bei Gamma-Bestrahlung von Polyethylen: Makro- (Schritt 1) und
Wasserstoffradikalenbildung (Schritt 3). In Anlehnung an S. Kurtz — The UHMWPE Handbook (97).

(H)
©
H

Da gammabestrahltes UHMWPE keine primaren Alkylradikale oder terminale
Methylreste enthélt, gleichen sich Reaktion 1 und Reaktion 2 gegenseitig aus. Dies
hat zur Folge, dass hierbei keine freien Radikale entstehen kénnen. Somit liegt am
Ende Reaktion 3 vor (97). Wie bereits erwdhnt hat UHMWPE ein sehr hohes
Molekulargewicht; dies bedeutet, dass es sowohl im geschmolzenen wie auch im
festen Zustand eine hohe Zahigkeit aufweist. Das heil3t, dass die Diffusion von
grol3en Molekulen bzw. Radikalen innerhalb des Stoffes nur sehr schwer mdglich ist
(44). Wasserstoffradikale haben eine GrofRe von ca. 0,1 nm und sind somit leicht
imstande, sich sogar zwischen den C-Atomen der kristallinen Phase, welche nur ca.
0,4 nm voneinander entfernt sind, zu bewegen. Diese Radikale kdnnen dann

Bindungen mit weiteren Wasserstoffatomen eingehen (97).
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Abb. 13: Reaktion von freien H-Radikalen und Bildung von Wasserstoff (Hz). In Anlehnung an S. Kurtz — The
UHMWPE Handbook (97).

Reaktion 4 spielt dabei die entscheidende Rolle: Sie ist eine sehr haufige Reaktion,
da sie zum einen exotherm ablauft und zum anderen die Entropie nur gering
beeinflusst wird. Der Wasserstoff diffundiert ab und es entstehen Vinylbindungen (-
CH=CH,); Trans-Bindungen sind hierbei energetisch gunstiger gelegen und finden
sich deshalb im gesamten Verbund; Cis-Bindungen finden sich nur in der amorphen
Phase. Vinylbindungen kommen auch im nicht bestrahlten UHMWPE mit einer
Wahrscheinlichkeit von 1:20.000 vor.

Reaktion 5 ist thermodynamisch betrachtet ungunstiger und lauft dadurch wesentlich
seltener ab (97).

Vinylgruppen sind imstande die ,Y-Crosslinks” zu bilden. Hierbei reagieren terminale
Vinyle mit intramolekularen freien Radikalen. Das Molekulargewicht erhoht sich
hierbei deutlich. Diese Art der Reaktion herrscht bei Gammabestrahlung unter
Raumtemperaturen  bzw. beim ultra-crosslinking  durch  Gamma-  und
Elektronenbestrahlung vor. Beim gammabestrahlten Inlay sind diese Gruppen
homogen im ganzen Material anzutreffen, beim Elektronenbestrahlten nimmt ihre

Konzentration mit der Tiefe ab (35).
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Abb. 14: Y-cross-link Mechanismus. In Anlehnung an S. Kurtz — The UHMWPE Handbook (97).

Ein anderer, wesentlich unbedeutenderer ,Crosslinking“ -Mechanismus ist das ,H-
Crosslinking“. Hierbei findet die Reaktion zwischen zwei Radikalpolymerketten statt.
Da der minimale Abstand von 2 C-Atomen in der kristallinen Phase minimal 0,4 nm
und eine C-C-Bindung ca. 0,15 nm (C-C-Doppelbindung ca. 0,13 nm, C-H-Bindung
0,1 nm) betragt, ist diese Reaktion in der soliden Phase nicht mdglich. Im
geschmolzenen Zustand kann dieser Mechanismus aber trotzdem zum Tragen
kommen.

Makroradikale kénnen im nativen UHMWPE immer nachgewiesen werden; da es im
Zuge der Herstellung von UHMWPE-Inlays praktisch unmdglich ist, vollig ohne
Kontakt mit Sauerstoff auszukommen, spielt die schédigende Wirkung des
Sauerstoffs, namentlich die oxidative Degradation, eine wichtige Rolle (Tab. 6).
Sauerstoff kann sich nur in der amorphen Phase verteilen, weshalb auch nur dort
sein schadigender Einfluss zum Tragen kommen kann. Die Sauerstofflgslichkeit
eines HDPE mit &hnlicher Kristallinitat wie UHMWPE wird mit 1 mmol/kg bei 25°C
angegeben. Alkylradikale kénnen naherungsweise mit einer Konzentration von 2

mmol/kg pro 10 kGy angegeben werden, d.h. ein typischer Sterilisationsprozess mit
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30 kGy fuhrt zur Produktion von 6 mmol/kg Alkylradikalen. Somit ist die
Alkylkonzentration wesentlich hoher als die Sauerstoffkonzentration im Material; die
Oxidation ist also durch die Anwesenheit von Sauerstoff und dessen Verbrauch

selbstlimitierend.

Ursache Folge
Absorbierte Dosis Entstehung von Alkylradikalen
Dosisrate Beeinflusst Dauer der Exposition des

UHMWPE zur Umgebung

Materialdicke Beeinflusst die Sauerstoffmenge im
Material
Temperatur Beeinflusst Sauerstoffloslichkeit

Tab. 6 Wichtige Parameter flr Oxidationsprozesse im UHMWPE

Reagieren die Makroradikale mit freiem Sauerstoff, kommt es zur oxidativen
Kettenspaltung, damit zu einer Abnahme des ,Crosslinking” und der mechanischen

Stabilitat des Materials und Uber Hydroperoxide schlie3lich zur Bildung neuer

Radikale bzw. Ketone, Alkohole, Ester und Carbonsauren (97).

Abb. 15: Hauptreaktion von Hydroperoxiden (-OOH) unter thermischer Dekomposition mit der Entstehung von
Wasser und Ketonen. In Anlehnung an S. Kurtz — The UHMWPE Handbook (97).

Es konnte gezeigt werden, dass unter Elektronenbestrahlung zum Zwecke des
Crosslinking weniger Oxidation im UHMWPE stattfindet. Dies liegt hauptsachlich
daran, dass die Bestrahlungsdauer bei Elektronenstrahlen im Sekundenbereich, bei
Gammabestrahlung im Stundenbereich liegt; diffundierender Sauerstoff hat dabei
also wesentlich weniger Zeit mit Radikalen zu reagieren (134).

Bei allen modernen hoch quervernetzten PE-Inlays folgt, aufgrund der oben

dargestellten Problematik der Radikalpersistenz nach dem Crosslinking, noch eine
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Warmebehandlung des Inlays, damit die noch verbliebenen Radikale frei reagieren
konnen und somit ihre Konzentration so niedrig wie moglich gehalten wird. In diesem
Zusammenhang gibt es zwei Arten der Warmebehandlung: Erhitzung unterhalb des
Schmelzpunktes (,Annealing”) bzw. oberhalb des Schmelzpunktes (,Remelting®) von
UHMWPE (ca. 135°C) (108).

Warmebehandlung Uber dem Schmelzpunkt (138°C) von PE (,Remelting®) fuhrt zu
einer absoluten Reduktion der freien Radikale im PE; jedoch fihrt es auch zu einer
Abnahme des kristallinen, soliden Teils des Kunststoffs und somit auch des E-
moduls. Ein geringeres E-modul fuhrt zu grél3eren Kontaktflachen, geringerem
Kontaktstress und so potentiell weniger Abrieb. Der kristalline Teil ist jedoch auch
entscheidend flr mechanische Festigkeit und somit Belastungsfahigkeit des PE.
Zugeigenschaften, Kompressionseigenschaften und Bruchfestigkeit werden durch
eine Reduktion des kristallinen Teils negativ beeinflusst (160;215).
Warmebehandlung unterhalb des Schmelzpunktes von PE (,Annealing®) fuhrt zu
einer Zunahme des kristallinen Teils; damit werden die mechanischen Eigenschaften
weniger negativ beeinflusst. Es fuihrt aber auch zu einem vermehrten Persistieren
von freien Radikalen im Material (58% mehr verglichen mit ,Remelting“) und dadurch
auch zu einer signifikant erhdhten Abriebrate (46;161).

Um die mechanischen Eigenschaften des Polyethylens nach dem ,Annealing“-
Prozess zu  verbessern, wurden  verschiedene Modifikationen  des
Herstellungsprozesses entwickelt (143;200). Diesbezuglich konnte in einer aktuellen
Studie nachgewiesen werden, dass unterschiedliche Konzentrationen von Vitamin E
auf der Inlayoberflache und im Inneren des Inlays sowohl die Abriebsresistenz
erhohen als auch das Risiko fur Ermidungs- und VerschleiRerscheinungen senken
kénnen (142).

Alternativ zu diesem Verfahren besteht die Madglichkeit einer sequentiellen
Bestrahlung nach dem ,Annealing“-Prozess, wodurch eine hohe Oxidationsresistenz
gewahrleistet wird und freie Radikale Uberwiegend abgefangen werden kdnnen
(200). Die negativen Einflisse der Quervernetzung auf die mechanischen
Eigenschaften des Polyethylens sind geringer, durfen jedoch auch hier nicht ignoriert
werden. Ingesamt nehmen namlich Zahigkeit, Zugfestigkeit, Festigkeit an
Dehnungsgrenzen und Bruchfestigkeit ab (8;161).

Vor dem Hintergrund des beschriebenen Roll-Gleit-Mechanismus und der damit

verbundenen wechselnden Tribokontaktzonen mit resultierenden, hoheren
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Belastungen am Kniegelenk mit haufigeren Ermuiddungserscheinungen am
Polyethylen im Vergleich zum Huftgelenk, wird der Einsatz von XPE in der
Kniegelenkendoprothetik weiterhin kontrovers diskutiert. Dies basiert mitunter auf
den schlechten Ergebnissen, die mit den mittels Hochdruckpressverfahren

modifizierten Polyethylenen in den 90-er Jahren erzielt worden sind (106;174;217).
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2.5 Moderne Knieendoprothetik

Die Ziele moderner Knieendoprothetik sind die Reduktion konservativ
therapierefraktarer Schmerzbilder sowie die Wiederherstellung einer weitgehend
normalen Kniegelenkfunktion.

Bei der Implantation der Knieendoprothesen sollten samtliche erkrankten Strukturen
unter Schonung intakter Strukturen ersetzt werden (93). Aus funktioneller Sicht spielt
die Erhaltung bzw. Wiederherstellung des physiologischen Bewegungsspielraumes
wie der Flexionsumfang von 8°-110°, die Ab- bzw. Adduktion von etwa 11° sowie
einer Rotation von 13° eine wesentliche Rolle in der Arthroplastik. Modulare
Prinzipien  zur  Individualisierung der  Prothese bei  unterschiedlicher
Kniegelenksanatomie und -pathologie sollten ebenfalls beachtet und genutzt werden.
Ansonsten sollte ein modernes Prothesendesign eine physiologische Krafteinleitung,
eine einfache Operationstechnik mit einem dementsprechend funktionellen
Instrumentarium, eine adaquate biomechanische Haltbarkeit und die Moglichkeit
eines technisch gering aufwendigen Prothesenwechsels erméglichen. Insbesondere
ist die Standzeit der Prothesen ein wesentlicher Punkt bei dem die aseptische
Prothesenlockerung eine wesentliche Rolle spielt.

Es existiert ein breites Spektrum an verschiedenen Knieprothesen. Prinzipiell kann
eine  Ubergeordnete  Einteilung in  uni-, bi- und trikompartimentelle
Oberflachenersatzprothesen sowie gekoppelte Totalendoprothesen vorgenommen
werden (Abb. 16).
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Bi-/trikompartimenteller

Unikompartimenteller Oberflichenersatz : Gekoppelte

ST (kondylére Prothesen, | Totalendoprothesen

bikondyladre Prothesen)

Unikondylarer : :
Oberflachenersatz Ungekoppelt Achsgefihrt
(Schlittenprothesen) : :

Teilgekoppelt 3‘ Teilgekoppelt

Schlitten-Knieprothese Achsfrei gefiihrte Knieprothese Scharnier-Knieprothese

Abb. 16: Einteilung der verschiedenen Kniegelenkendoprothesen (90;96).

Ein unikompartimenteller Gelenkersatz ermdglicht lediglich den Ersatz des medialen
oder lateralen Kompartiments, wahrend ein bikompartimenteller oder auch
bikondylarer Ersatz das komplette Femurotibialgelenk ersetzt (Abb. 16). Hierzu
kommt schliel3lich noch der trikompartimentelle Ersatz, der zusatzlich noch einen
Ersatz des Femuropatellargelenkes mit einschliel3t (96). Moderne Prothesensysteme
kénnen durch ihre Modularitat der individuellen Anatomie des Patienten angepasst
werden: es konnen unterschiedliche femorale wie tibiale ImplantatgroRen gewahlt
und mit tibialen Einsatzen aus Polyethylen unterschiedlicher Dicke kombiniert
werden (96).

Die Ausmalfe von Stabilitdt und Mobilitat verhalten sich grundsatzlich gegenlaufig.
Eine ungekoppelte Endoprothese verfugt tber mehrere Freiheitsgrade, jedoch steht
der hohen Mobilitdt nur eine geringe Stabilitdt gegenuiber. Scharniergelenke zeigen
eine hohe Stabilitat bei geringer Mobilitat (156;213).

Bei Oberflachenersatzprothesen ist in der Regel sowohl bei der ungekoppelten als
auch bei der teilgekoppelten Variante eine dem physiologischem Bewegungsablauf
nahe kommende Biomechanik erreichbar. Beim totalendoprothetischen Ersatz ist ein
grofltmogliches Ausmafld an Stabilitat gewtnscht. Die Auswahl des fur den
betroffenen Patienten am besten geeigneten Prothesentyps hangt von folgenden
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Faktoren ab: Art, Ausdehnung und Lage des Gelenkschadens, Ausmald der
notwendigen Knochenresektion, Zustand des Bandapparates und Alter des
Patienten.

Eine weitere Einteilungsform richtet sich nach der Art der Fixation des
Polyethyleninlays: fixiert auf dem Tibiaplateau (,fixed-bearing®), rotationsgebunden
(,rotating platform®) oder frei beweglich (,mobile-bearing®). Der fixed-bearing”
Prothesentyp ist dadurch charakterisiert, dass das Polyethyleninlay auf der tibialen
Basisplatte mit einem modularen Steck-Mechanismus fest fixiert ist. Eine
Makrobewegung ist somit in dem Interface zwischen Polyethylen und dem
Tibiaplateau nicht moglich (,fixed-bearing®). Die Gelenkbeweglichkeit findet
ausschlief3lich zwischen der tibialen Polyethylenoberflache und der femoralen
Metallkomponente statt.

Der Unterschied zwischen einer ,fixed-bearing” und einer ,mobile-bearing“ Prothese
spiegelt sich hauptsachlich im Design der tibialen Komponenten wider. Im ,mobile-
bearing”“ Kniegelenk werden die Belastungsspitzen dadurch abgefangen, dass das
mobile Polyethyleninlay auf einer tibialen Platte gleiten kann (25). Dabei verfligen
kondylare Designs mit einem hohen Konformitatsgrad der femorotibialen
Artikulationspartner tber eine grol3e Kontaktflache, geringe Kontaktbelastungen mit
reduzierten  Oberflachenspannungen und eine theoretisch  verbesserte
VerschleiRcharakteristik (25). Sie  erlauben physiologische Translations- und
Rotationsbewegungen aber nur in einem sehr geringen Ausmal. Flachere
Tibiaplateaus hingegen erlauben grof3ere Bewegungsumfange. Die artikulierenden
Kontaktflachen sind jedoch kleiner und es entstehen dadurch gréRere Belastungen

der Polyethylenoberflache (25).

2.6 Abriebmechanismen und Verschleil3

Kinstliche Gelenke Dbesitzen in  vivo durch die dort vorherrschenden
Belastungssituationen meist einen standigen, direkten Oberflachenkontakt (sog.
Mischreibungsgebiet) (146;212). Ein erhohter Verschleid mit einem vermehrten
Anfall von Abrieb ist daher unabwendbar (126).

Abrieb ist das Ergebnis der Reibungsmechanismen artikulierender Kontaktflachen
und ist definiert als ,aufgrund mechanischer Belastung einer Oberflache auftretender

Materialverlust‘. Es gibt 4 verschiedene Abriebmechanismen, wobei jeder seinen
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eigenen Gesetzen unterliegt (212). Exemplarisch wird die Partikelentstehung in
Abbildung 17 veranschaulicht. Gemaf3 DIN 50320 unterscheidet man (2;132;212):

Adhaesiver Abriebmechanismus:

Vorzugsweise an Stellen hoher Flachenpressung (N/m2) I6sen sich Fragmente einer
artikulierenden Komponente und adhaerieren an der anderen Kontaktoberflache.
Hiernach kdnnen sie sich erneut I6sen und als freier Abrieb fungieren oder in die

ursprungliche Stelle zuriickversetzt werden.

Abrasiver Abrieb:

Im Rahmen einer Oberflachenkontaktreibung zwischen einem weichen und einem
harten Korper (MetallUHMWPE) kann es zur Zwischenlagerung harter Partikel
kommen (Knochen, Zement, etc.). Die Folge dieser Interponatsreibung ist die
Entstehung weiterer Partikel. An der weichen Seite bleiben als Korrelat des Abriebs
Gruben und Rinnen zuriick. Die Mechanismen werden als Spanabhebung und
Mikropfligen bezeichnet. Beide Mechanismen fihren zur Entstehung von

Oberflachenspannungen mit ggf. konsekutiver Materialzerstorung.

Abb. 17: Spanabhebung (links) und Mikroermiidung (rechts) fihren zur Entstehung von Abriebpartikeln, wahrend
es beim Mikropfliigen (Mitte) zu einer Seitverschiebung des Materials kommt, ohne dass dabei zwangslaufig
Abrieb entsteht (212).

Oberflachenermidung:

Die dynamische Roll-Gleitbelastung einer Oberflache kann zu oberflachennahen
Bruchen fuhren. Diese fuhren im Allgemeinen zur Entstehung von grofR3en Partikeln
(97;132;135;165). Bei Knieprothesen zeigt sich der Ort der Materialermidung
mitunter an gelben, oberflachennahen Stellen (,yellowing-Phanomen®, ,subsurface
white band region®), ca. 1-2 mm in der Tiefe, an denen das Material typischerweise
zahlreiche feine Risse aufweist (210). Hier findet sich auch eine besonders hohe
Dichte an gespaltenen (oxidierten) UHMWPE-Ketten (215). Zu diesen

Kettenspaltungen kommt es meist im Zuge der Gammasterilisierung unter
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Luftbedingungen und der anschlieRenden thermischen und mechanischen Belastung
der Tribokontaktzone (210).

Tribochemischer Abrieb:

Im Rahmen von chemischen Reaktionen des Umgebungsmediums eines
tribologischen Systems entstehen auch Verbindungen dieser Produkte mit den
Kontaktpartnern, welche durch die mechanische Belastung immer wieder zerstort

werden und fur chemischen Abrieb sorgen (212).

In der Tribologie, der Lehre von Reibungs-, Schmierungs- und Verschleil3vorgéangen,
spielen im Bereich der Kniegelenksendoprothetik mehrere Komponenten eine
entscheidende Rolle. Zum einen sollen Materialien mit einem madglichst ginstigen
Abrieb- und Artikulationseigenschaften im Sinne einer ,low-friction-arthroplasty” (32)
einen madglichst physiologischen Bewegungsablauf und lange Standzeiten der
Prothesen gewahrleisten. Zum anderen ist ein weiterer wichtiger Faktor die hohe
Biokompatibilitat, die Entzindungsreaktionen bis hin zu Allergien verhindern soll
(9;32;46;66;90;94;103;128;129;131;144;155;160;161;188;199). In der modernen
kniegelenkersetzenden Endoprothetik haben sich diesbeziiglich vor allem folgende
Werkstoffe (so genannte hart-weich-Gleitpaarungen) etabliert: Metall-Legierungen
wie Kobald-Chrom-Molybdén (Co-Cr-Mo) und Titaniumlegierungen wie Ti-6Al-4,
ferner ultrahochmolekulares Polyethylen (ultra-high-molecular-weight-polyethylene:
UHMWPE). Die am haufigsten verwendeten Knie-Prothesenmodelle verfiigen tber
Metalloberflaichen an Femur und Tibia und einem dazwischen geschalteten
Kunststoff als Gleitlager, der direkten Metall-Metallkontakt verhindern soll (97)

Im Vergleich hierzu stehen im Bereich der Hiftgelenkendoprothetik auch so
genannte hart-hart-Gleitpaarungen zur Verfigung: Metall-Metall (Co-Cr-Mo auf Co-
Cr-Mo), Metall-Keramik (Co-Cr-Mo auf Al,O3) oder Keramik-Keramik (Al,O3 gt Al2O3).
Diese Gleitpaarung hat einen relativ gunstigen Reibungskoeffizienten (0,01-0,04),
welcher einem physiologischen Reibungskoeffizienten (0,0028-0,0054) nahe kommt
(24). In der unten aufgefuhrten Tabelle (Tab. 7) sind einige Reibungskoeffizienten im

Vergleich zur physiologisch bestehenden Artikulationssituation aufgefthrt:
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Material Schmierung Reibungsk
oeffizient
Metall-Metall Trocken 100
Autoreifen-Strasse Trocken 1
Nylon-Stahl Trocken 0.2
Teflon-Teflon Trocken 0.07
Teflon-Teflon Wasser 0.04
CoCrMo-CoCrMo Wasser 0.38
CoCrMo-UHMWPE Wasser 0.04
Menschliches Huftgelenk (in vitro) Wasser 0.01
Menschliches Huftgelenk (in vivo) Synovia 0,0028

Tab. 7: Reibungskoeffizienten fiir verschiedene Metallkombinationen (24)

Grundlagen

Die mechanischen Voraussetzungen, unter welchen Abrieb passiert, werden als
Abriebarten bezeichnet und sind in Abbildung 17 gemald DIN 50320 (Abb. 18)
aufgefuhrt. Diese Einteilung basiert auf allgemeinen Beobachtungen und schlief3t

nicht aus, dass auch andere Abriebmechanismen bei einer bestimmten Abriebart

vorkommen.
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Abb. 18: Abriebarten gemar DIN 50320

Kunststoffverschlei3 bei Knieprothesen kann durch unterschiedliche Mechanismen
verursacht werden. Wichtige Voraussetzungen fur Abrieb sind Druckbelastung,
GroRe der Kontaktflache (Tribokontaktzone), Richtung der einwirkenden Axialkraft
(bedingt durch ,Alignment*), Dicke wund Verschleil3festigkeit des Materials
(7;9;22;26;76;90;103;131;135;159;165;191;212;220). UHMWPE zeigt bei kleinen
Kontaktflachen, exzessiven Belastungen (v.a. Scherkrafte) und erhdhten

Kompressionsdriicken einen vermehrten Abrieb (9;46;115;116). Die kombinierte Roll-
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Gleitbewegung im Kniegelenk sorgt fur mehr Abrieb sorgt als das Rollen alleine
(17:46).

Die einwirkende Kraft auf das UHMWPE fihrt zum einen zu komplexen
Veranderungen innerhalb des PE-Inlays und andert zum anderen aufgrund der
Verschiebung der Hauptbelastungsflache wahrend der Flexionsbewegung zyklisch
ithren Ort (9). Im zentralen Bereich ist die einwirkende Axialkraft am hdchsten (1-2
mm unter der Oberflache liegt das Kraftmaximum), weswegen es dort auch zu einer
elastischen Eindellung kommt (9;115). Dies fuhrt in den angrenzenden Teilen des
Materials zu einer Dehnung der Kunststoffketten, wobei sich die Moleklle an der
Oberflache in Laufrichtung ausrichten und dann wahrend der anterior-posterioren
Gleit- bzw. der Flexions-Extensions-Rollbewegung durch die gegeniberliegende
Femurkomponente weggeschert werden (134). Diese biomechanischen Ablaufe aus
Druck und Zug wéhrend der Roll-Gleit-Dynamik des Kniegelenks kénnen Ursache fir
Furchenbildung und auch Ermudungserscheinungen sein. Dies geschieht besonders
dann, wenn die Kontaktflache zwischen UHMWPE und Metallkomponente besonders
klein ist oder bestimmte Herstellungsprozesse des UHMWPE gewahlt wurden
(100;103;108). Im Zuge spezieller Konstruktionen oder auch bei fehlimplantierten
Prothesen kdnnen solche Ermidungsmuster besonders ausgepragt auftreten mit der
Folge eines gesteigerten Abriebverhaltens und frihzeitigen Versagens der
Endoprothese (33;104;148;202). Diese Tatsache spricht deshalb fir die Wahl einer
maoglichst groflen Kontaktflache zwischen den beiden artikulierenden Flachen,
hierbei v.a. in medio-lateraler Richtung und aul3erdem fir eine Mindestdicke des
Tibia-Inlays von 8-10 mm (9). Es ist jedoch auch bekannt, dass grol3e
Kontraktflachen an sich mehr Abrieb produzieren, aus dieser Sicht wiederum sind
hochkongruente Inlays unterlegen (57). Ein klarer Vorteil einer der verschiedenen
Varianten in Gegenuberstellung flacher und hochkongruenter Inlays konnte bisher
nicht gezeigt werden.
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2.7 Pathophysiologie der aseptischen Prothesenlocke rung

Lockerungen von Endoprothesen haben mannigfaltige Ursachen. Frihzeitiges
Materialversagen, septische Komplikationen und periprothetische Frakturen sind nur
einige wenige Grunde fur einen Endoprothesenwechsel. Der haufigste Grund jedoch
ist die aseptische Prothesenlockerung, welcher ein komplizierter inflammatorischer
Prozess zugrunde liegt (150). Sie ist als eine nicht-septische Spatkomplikation zu
betrachten, bedingt durch periprothetische Osteolysen (150). Ursachlich liegt dies an
dem physiologischem Verschlei® und der damit verbundenen Entstehung von
Abriebpartikeln, welcher sich nachhaltig durch die Beteiligung verschiedener
Zellreihen auswirkt. Es zeigten sich zudem deutliche hoéhere Abriebraten bei
Patienten, bei denen eine Osteolyse nachgewiesen werden konnte als bei den
Patienten ohne osteolytische Lockerungen (41;207). Zahlreiche Studien konnten
vermehrte  Osteolysen durch Abriebpartikel in  Tiermodellen nachweisen
(121;172;201;214;219). Einen Uberblick Uber die zellbiologischen Reaktionen auf
Abriebpartikel liefert Abbildung 19.

Es ist schnell ersichtlich, dass die aseptische Prothesenlockerung lediglich der finale
Endpunkt einer komplexen inflammatorischen Kaskade ist.

Der Ursprung ist die Implantation eines Kunstgelenks. Durch die Artikulation
entstehen Abriebpartikel, welche letzten Endes im periprothetischen Gewebe
akkumulieren. Dort werden sie von immunkompetenten Zellen (v.a. Makrophagen)
als Fremdkorper erkannt und, falls méglich, phagozytiert. Ist eine Phagozytose z.B.
aufgrund der PartikelgrofR3e nicht moglich, kommt es zu Entstehung von Riesenzellen.
In beiden Varianten werden inflammatorische Zytokine freigesetzt, welche direkt und
indirekt den Knochenabbau férdern. Es kommt zu Osteolysen. Die Prothese verliert
an Festigkeit der Implantatverankerung, es kommt letzten Endes zur aseptischen
Prothesenlockerung (150). Im folgenden Abschnitt soll dieser Prozess im Hinblick auf
die zentralen Rollen von Makrophagen, Osteoblasten und Osteoklasten detailliert

erortert werden.
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Abb. 19: Entstehung der Osteolyse nach Purdue et al. (150)

Makrophagen stellen den wichtigsten Zelltypus im Kontakt mit Abriebpartikeln dar
(150). In dem bei Revisionsoperationen entfernten periprothetischem Gewebe
konnten enorme Mengen an Partikeln nachgewiesen werden (65;113;171), ebenso
wie eine massive Infiltration des Gewebes durch Makrophagen (208). Die Tatsache,
dass Partikel auch in diesen Zellen nachgewiesen werden konnten, lasst auf eine
aktive Phagozytose schlielen (171). AufRerdem konnte im Zellversuch mit
Makrophagen eine erhohte inflammatorische Aktivitat nachgewiesen werden
(80;121;139). Es kommt also neben der alleinigen Phagozytose der Partikel zu einer
Induktion von proinflammatorischen Mediatoren wie Prostaglandin E2 (PGE2),

Tumor-Nekrose-Faktor alpha (TNF-a), Interleukin-1 beta (IL-1) und dem pleiotropen
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Zytokin Interleukin 6 (IL-6) (16;80;111;121;139;211). So konnte zum Beispiel in
Tiermodellen nach Implantation von Polyethylen in Kaninchen-Tibiae eine
Fremdkorper-Riesenzellreaktion nachgewiesen werden (53) und in periprothetischem
Gewebe von aseptisch gelockerten tibialen Kaninchen-Prothesen zeigten sich im
Vergleich zu noch festen Prothesen erhdhte Werte fur PGE2 (52). Diese Ergebnisse
aus Zellversuchen und Tiermodellen implizieren, dass eine erhohte
proinflammatorische Makrophagenaktivitdat verbunden mit der Sekretion von
Zytokinen am Beginn der osteolytischen Kaskade unter Rekrutierung und Aktivierung
von Osteoklasten steht. Dies wird ferner in zahlreichen Studien bestétigt, in denen
beispielsweise unter Deletion der Gene fir TNF-Rezeptoren im Mausmodell eine
geringere Inflammation und Osteolyse auf Polymethylmethacrylat (PMMA), dem
sogenannten Knochenzement, und Titanium-Partikel nachgewiesen werden konnten.
Die genaue zellulare Reaktion auf den Abrieb hangt jedoch von der chemischen
Zusammensetzung (61;177;179), der Grol3e (55;216), der Form (218), dem Volumen
und der Oberflache (179) der Partikel ab. Auch wenn diese Ergebnisse nicht auf die
proinflammatorische Aktivitdt beim Menschen zu Ubertragen sind, ist eine genaue
und strukturierte Partikelanalyse zur Abschatzung einer biologischen Reaktion auf
den mechanischen Abrieb unabdingbar.

So konnte gezeigt werden, dass Patientengruppen mit einer vorherrschenden
Osteolyse niedrigere bis nicht nachweisbare TNF-a Konzentrationen im Serum
hatten als Kontrollgruppen ohne ein osteolytisches Ereignis (167;180). Ein
Erklarungsversuch, die Relevanz des Mediators TNF im Tiermodell mit der
Unstimmigkeit beim Menschen in Einklang zu bringen, liefert die Mdglichkeit, dass
TNF Konzentrationen lediglich in der frihen Phase der Osteolyse erhoht sind, aber
nicht in den spaten Phasen der osteolytischen Genese (150).

Osteoklasten (OC) sind multinukleolare Zellen, welche sich aus den
Osteoprogenitorzellen (OPC) differenzieren und von der Makrophagen/Monozyten-
Zelllinie abstammen. Sie stellen den einzigen Zelltypus mit der Fahigkeit Knochen zu
resorbieren dar (19). Bei einer proinflammatorischen Reaktion findet man im
periprothetischem  Gewebe, welches bei Patienten mit aseptischen
Prothesenlockerungen entfernt worden ist, eine vermehrte Anzahl von rekrutierten
Makrophagen mit der Neigung zu OC zu differenzieren (166). Dies wird durch die
Expression von Chemokinen wie MCP-1 und MIP-1, den ursachlichen Mediatoren

um hamatopoetische Zellen im Gewebe anzusiedeln, untermauert (63;138).
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Der Effekt von Abriebpartikeln auf die Differenzierung von OPC zu OC ist sowohl
durch direkte als auch durch indirekte Auswirkungen gekennzeichnet (Tab. 8).
RANKL bindet am ,Receptor activator of NF-kB* (RANK), welcher auf der Oberflache
von OC und OPC exprimiert wird (74), und ist notwendig fir die Differenzierung von
OPC in reife, funktionelle OC in Gegenwart des Makrophagen Koloniestimulierenden
Faktors (MCSF) (140;152). Osteoprotegerin (OPG) ist der funktionelle Antagonist zu
RANKL und verhindert durch eine Bindung an RANKL dessen Bindung an RANK
(184). Somit kommt es zu einer Minderregulierung der Osteoclastogenese.

Die RANKL/OPG Ratio ist dementsprechend ein wichtiger Parameter fur die
Regulation der Knochenresorption und korreliert ferner mit zahlreichen

Knochenfunktionsstérungen (68;150).

Direkter Effekt Hemmung der Expression von Gamma
Interferon (antiosteoclastogenetische
Wirkung) durch Titan-Partikel (155)

Hemmung von IL6 (hemmt
Differenzierung von OPC zu OC) durch
PMMA und Titan Partikel (155)

Indirekter Effekt Osteolyse  durch vermehrte TNF-a
Expression (173)

Uberaktivitat “Receptor Activator of NF-
KB Ligand” (RANKL) (49;62;71;112;153)

Tab. 8: Direkte und indirekte Beeinflussung der OC Differenzierung durch Partikel
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3. Material und Methoden

3.1 Material

Insgesamt wurden drei verschiedene fixed-bearing Prothesen-Designs verglichen.
Zwei davon nutzten crosslinked Polyethylen Inlays, als Vergleich diente hierbei ein
System mit konventionellem UHMWPE. Alle getesteten Knie-Endoprothesensysteme

eignen sich fur den linksseitigen Gelenkersatz.

3.1.1. Stryker SCORPIO® Total knee component; SCORP 10-FLEX™ X3™ Tibial
Bearing Insert (Cruciate Retaining)

Bei diesem Prothesentyp handelt es sich um ein ungekoppeltes
kreuzbanderhaltendes System (Cruciate Retaining) ohne Beweglichkeitsbegrenzung.
Das Inlay besteht aus crosslinked PE (flach, Starke 24 mm). Die Femurkomponente
besteht aus einer CoCr-Legierung (ASTM F-75).

xd

Polyethylen
(GUR 1020)

.
é 7 Bestrahlung

mit 30 kGy |
H’ | Insg. 3x

% Annealing-
Prozess

Gasplasma-
Sterilisation

Abb. 20 Stryker SCORPIO® CR Abb. 21 Herstellungsprozess von X3™

aus http://www.stryker.de.

40



Material und Methoden

Inlay-Herstellung : X3™ wird mittels Gasplasma sterilisiert. Die Quervernetzung auf
molekularer Ebene erfolgt mittels dreimaliger Bestrahlung mit 30 kGy. Nach jeder

Bestrahlung folgt ein ,Annealing“-Prozess.

3.1.2. Zimmer Natural-Knee®Il System mit Durasul™ T ibial Bearing Insert
Das Natural-Knee®Il System von Zimmer ist ein ebenfalls ungekoppeltes

Prothesenmodell fir eine zementierte Anwendung. Durasul™ ist ein
ultrakongruentes XPE Inlay (Starke 19 mm). Die Femurkomponente ist aus einer
CoCr-Legierung (ASTM F-75), die Tibiakomponente aus einer Ti-6Al-4V Legierung
(ASTM F136, ASTM F1108) gefertigt.

Polyethylen
(GUR 1050)

A

Bestrahlung
mit 95 kGy

v
Remelting-
Prozess

A

EtO-
Sterilisation

Abb. 22: Zimmer Natural-Knee® Il Abb. 23: Herstellungsprozess von Durasul™
aus http://www.zimmergermany.de.

Herstellungsprozess:

Durasul™ ist hierbei der Handelsname fur durch Elektronenbestrahlung
quervernetztes und anschlieRend geschmolzen gehartetes UHMWPE; diese Art der
Herstellung wird als WIAM (,warm irradiation with adiabatic melting“) bezeichnet;
hierbei wird das vorgefertigte PE in einer Kammer auf Temperaturen unter dem
Schmelzpunkt (125°C) erhitzt (Abb.23). Danach wird das erhitzte UHMWPE einer
Elektronenquelle von 95 kGy kurz ausgesetzt (10 kGy/s) und nimmt dadurch noch

mehr Temperatur auf (,adiabatic melting“, d.h. Temperaturaufnahme ohne
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Warmeabgabe an die Umgebung), bleibt aber gré3tenteils unter dem Schmelzpunkt,
d.h. es fuhrt nur zu einem teilweisen Schmelzen der Komponenten. Anschliel3end
wird das UHMWPE Uber 150°C erhitzt, um die Reaktion von Radikalen zu
ermdglichen. Hierauf erfolgt dann die genaue Formung der Komponente fur den
klinischen Einsatz (129).

3.1.3. Zimmer Natural-Knee® Il System; GUR 1050 Pol yethylenkomponente
Es handelt sich hierbei um das gleiche Prothesenmodell wie unter Punkt 3.1.2

beschrieben. In diesem Fall wird jedoch als Inlay ein kongruentes System bestehend
aus konventionellem UHMWPE (Starke 13 mm) verwendet. Die Femurkomponente
ist aus einer CoCr-Legierung (ASTM F-75), die Tibiakomponente aus einer Ti-6Al-4V
Legierung (ASTM F136, ASTM F1108) gefertigt. Das Polyethylen besteht aus
UHMWPE (GUR 1050, ASTM F648). Die Sterilisierung erfolgt durch
Gammastrahlung. Tabelle 9 zeigt eine Ubersicht tber die drei verschiedenen

Prothesendesigns einschliellich ihrer verwendeten Inlays.

Materialkombination | Prothesendesign | Polyethylen Herstellungsprozess
A Scorpio® X3™ Fixed-bearing, CR24,
(Stryker) GUR1020, 3x30 kGy

gamma irradiation,
Annealing mit folg.

Irradiation, Gasplasma

sterilisiert
B Natural Knee ® Il | Durasul™ Fixed-bearing, ultra
(Zimmer) congruent 19mm,

GUR1050, 95kGY E-
beam, Remelting, EtO

sterilisiert
C Natural Knee® Il | Konventionelles | Fixed-bearing, congruent,
(Zimmer) UHMWPE GUR1050, Gamma
sterilisiert

Tab. 9: Uberblick Uiber die verwendeten Materialkombinationen.
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3.2 Methoden

3.2.1 Kniesimulator

Zur tribologischen Prifung der Materialien und zur Erzeugung des beschriebenen

Polyethylen-Abriebs dient ein Kniesimulator vom Typ Stallforth/Ungethiim (107;186),
abgelichtet in Abbildung 24.

Abb. 24 Simulator Stallforth/Ungethiim in Seitenansicht

Der Simulator gibt den Bewegungsablauf des Gehens auf ebener Strecke mit
mittlerer Geschwindigkeit wieder. Die Flachenpressung zwischen den artikulierenden
Flachen entspricht bei diesem Simulator in ihrem Zeitverlauf und in ihren
Extremwerten denen, die im implantierten Zustand auftreten (187). Die maximale
Last betrug 2600 N, die minimale 300 N, das Koérpermoment 15 Nm. Die
Bewegungsausmalie waren bei Flexion mit 60°, bei Extension mit 0° und bei Torsion
mit 0° ausgelegt (86,107,115).

Die Bewegung eines Doppelschritts wird mit einer Frequenz von 0,85 Hz Ubertragen.
Dies bedeutet, dass mit dieser Lauffrequenz mehr als 500.000 Zyklen pro Woche
erreicht werden. Die Testbedingungen des Simulators sind in Tabelle 10

zusammengefasst.
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Bewegungsausmalle

_ _ 60-0-0
Flexion/Extension
Schrittfrequenz 0,85 Hz
Maximale Last (Prothesenabh&ngig) 2600 N
Minimale Last (Prothesenabhéangig) 300N
Korpermoment 15 Nm

Tab. 10: Prufbedingungen (84;107;116)

3.2.2 Probengewinnung

Als Testmedium diente 25%iges fetales Kalberserum (Heraeus Kulzer, Berlin,
Deutschland) mit einer 0,1 %igen Natriumazidlésung (Sigma-Aldrich, Minchen,
Deutschland) und sterilem Wasser. Diesem Ansatz wurde ein Fungizid in einer
Konzentration von 5 ml auf 0,5 | Kalberserum beigefligt (Amphotericin B®, VWR
International GmbH, Darmstadt). Als Gelator fir zweiwertige Elektrolyte diente
Ethylendiamintetreessigsaure (EDTA) in einer Dosierung von 3,95 g auf 0,5 |
Kéalberserum.

Der Kniesimulator wurde jeweils nach 500'000 Zyklen gestoppt (Siehe 3.2.3) Das
verwendete Serum wurde gewonnen und in Sammelbehaltern bis zur endgultigen
Analyse bei -25°C tief gefroren. Insgesamt wurden die verschiedenen
Prothesendesigns Uber je 5'000'000 Zyklen getestet. Das entspricht einer
durchschnittlichen in vivo Lebensdauer von 5 Jahren bei einer Belastung von 1 Mio.
Schritten pro Jahr (107;116).

3.2.3 Partikelisolation

Untersucht wurden die Abriebpartikel der getesteten Materialen (n=3) nach 500'000,
1'000'000, 2'000'000, 4'000'000 und 5'000'000 Zyklen. Zusatzlich wurde eine
Gesamtprobe je Prothesendesign erstellt, die das Testmedium der insgesamt
5'000'000 Zyklen entsprechend einer in vivo Standzeit von 5 Jahren enthielt. Das
25%ige fetale Kalberserum wurde zunachst mit Hilfe der sogenannten
Sauredigestionsmethode (auch ,acid digestion*) denaturiert, um den darin
befindlichen Abrieb zu isolieren und zu separieren (141). Zu diesem Zweck wurden
aus den Sammelgefal3en, in die das Serum bei den Medienwechseln pipettiert
worden war, nach vollstandigem Auftauen in einem 40°C heiRen Wasserbad jeweils

10 ml entnommen und mit 50 ml Salzsaure (37 % HCI vol%, rauchend; Merck,
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Darmstadt, Deutschland), in einem Becherglas vermengt. Mittels eines Heizrihrers
(VWR International GmbH, Darmstadt) wurde die Suspension auf 60°C erhitzt und
fur 60 min denaturiert. Um ein Verdampfen der Saure zu vermeiden, wurde das
Gefall mit saurefestem Material abgedeckt. Beim Einstellen der Temperatur
(empfohlen werden 60°C) musste akribisch darauf geachtet werden, dass die
Temperatur fur den Zeitraum der Denaturierung nicht weiter ansteigt, da dies zu
einer Deformierung des Polyethylens und damit zu einer massiven
Ergebnisverfalschung fuhren kann.

Nach diesem Vorgang wurden 3 ml der Probe entnommen und zu 150 ml Methanol
(Merck, Darmstadt, Deutschland) in ein neues Becherglas gegeben. Der restliche
Ansatz wurde verworfen. Das Methanol-Proben-Gemisch wurde dann mit Hilfe einer
Nutsche (Blchnertrichter) (Abb. 25) vakuumfiltriert.

Vakuumfiltration

——————————— Suspension

_____ Filterauflage mit
| Filtermembran

Anschluss zur ——
Vakuumpumpe

__ 1 — Auffangbehalter

Abb. 25: Schematischer Aufbau einer Nutsche ( Blichnertrichter)

Die Polycarbonat-Filtermembran hatte eine Porengrof3e von 0,02um (Anodisc 47,
Whatman plc, Maidstone, Kent, United Kingdom). Die Membran wurde auf einer
vorgesehenen Filterauflage der dazugehoérigen Nutsche luftdicht zwischen den
beiden Behéltern eingebracht. Auf die Filtermembran wurde nun das Methanol-
Proben-Gemisch gegossen und nach Anschluss einer Vakuumpumpe an den
Auffangbehélter der Nutsche abfiltriert. Das Filtrat wurde verworfen.

Nach vorsichtiger Entliftung des Systems wurde der Filter in einem Exsikkator mit

Silicagel fur mindestens 6 Stunden getrocknet.
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3.2.3. Partikelanalyse

3.2.3.1 Sputter-Coating

Der getrocknete Filter wurde vor der rasterelektronenmikroskopischen Analyse
mittels eines Argongasvakuums mit Gold beschichtet um die Membran leitféahig zu
gestalten. Hierzu wurde der Filter auf einem Aluminium Probenteller mit leitendem
Klebeband (3M electrical Tape, St. Paul, Minnesota, USA) befestigt. Die

Bedampfung erfolgte 60 Sekunden bei einem Argon-Gas-Vakuum von 2x107 bar.

3.2.3.2 Rasterelektronenmikroskopie

Gemals ISO wurden die Abriebpartikel mittels eines Rasterelektronenmikroskops
(REM, Leica Stereoscan S420; Leica, Wetzlar, Deutschland) ausgewertet (85). Die
Voreinstellungen wurden genormt, um ein adaquat vergleichbares Verfahren fir alle
Proben zu etablieren (Tab. 11).

Sondenstrom 100-200pA
Kollektorspannung | 250V

Kontrast 50-100%
Helligkeit 40-80%

Fokus 12-14mm
Vakuum Min. 1,3x10™bar
Auflésung 1024x768

Hochspannung 15,00kV

Tab 11: Voreinstellungen am REM

Individuelle Feineinstellungen waren bei jeder Probe unabléassig. Standardisiert
wurden 20 Bilder digital gespeichert, davon jeweils 10 bei 5'000- und bei
10'000facher VergroRerung. Starkere VergroRerungen machten eine préazise
Fokuseinstellung des REM technisch unmdglich und wurden daher vermieden. Die
Bilder wurden zuféllig ausgewahlt, eine Uberlappung wurde ausgeschlossen. Ein
VergroRerungs-Mal3stab wurde jedem Bild beigefiigt.
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3.2.3.3. Partikelauswertung mit Hilfe einer Fotoana lysesoftware

Jedes im REM erzeugte Bild wurde digital gespeichert. Als Bildformat diente *.gif. Zur
objektiven Auswertung der zu bestimmenden Partikelparameter diente eine
Fotoanalysesoftware mit Graustufenerkennung (Leica QWin , Wetzlar, Deutschland).
Nach Kalibrierung des Mal3stabs wurden die Graustufenwerte des Bildes zur
Vermeidung von Artefaktvermessungen mit Hilfe der Software gemittelt.

Da sich die Partikel kontrastreich zur Filtermembran darstellten, konnten sie mit der
Graustufenerkennung markiert werden (Abb. 29-31). Die augenscheinliche
Unscharfe der Abbildungen resultiert aus der notwendigen ,Bildmittelung” im Sinne
einer Binarbildbearbeitung. Um ein fehlerhaftes Messen jedes einzelnen
dargestellten Pixels zu vermeiden, musste das Binarbild vorab gemittelt werden, um
flachenhafte Konturen zu schaffen, welche dann digital markiert und vermessen
werden konnten. In seltenen Fallen musste diese Voreinstellung korrigiert werden.
Vermessen wurden jeweils der grofdte mogliche Durchmesser (dmax), der Kkleinste
dazu senkrecht stehende Durchmesser (dnin), die Flache (A) der Umfang (p) sowie
maximale Lange (FL) und maximale Breite (FW). Das arithmetische Mittel aus dmax
und dpmin Stellt den ,mean diameter* dar. Alle Partikelwerte wurden in Form eines
*.g5d Dokumentes erfasst und konnten so tabellarisch in Excel™ (Microsoft®)
Ubertragen werden. Auf Basis der Messwerte konnten 5 Formparameter gemal3 der
ASTM Norm fuar Partikelanalysen errechnet werden (6), welche in ihrer

mathematischen Funktion Tabelle 12 entnommen werden kénnen:

Aspect Ratio (AR) Streckung eines Partikels | AR=d, . /d. .,
Rundheit (R) Regression eines Partikels |  _ (4A)7T><d ,
an einen Kreis mex
Elongation (E) Streckung und | E=FL/FW
Verwindung eines
Partikels

Equivalent Cirlce Diameter | Flache eines  Kreises !
=(4 2
ECD ( '%T)

(ECD) aquivalent der des

Partikels
Form factor Oberflachenrauhheit eines | FF = 4;-A/ p?
(FF) Partikels

Tab. 12: Errechnete Formparameter der Abriebpartikel
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In der Literatur beschrédnkt man sich zumeist auf die Parameter Aspect Ratio,
Equivalent Circle Diameter, Roundness, und Mean Diameter
(6;27;43;46;83;178;183). Gemal} Sieving et al. wurden samtliche Partikel mit einer
AR von 1-2,39 in ihrer Form als globular und rund definiert, Partikel mit einer AR =
2,4 als fibrillar (183).

3.2.3.4 Berechnung der Partikelanzahl:

Zusatzlich zu den Dbeschriebenen Formparametern wurde die absolute
Gesamtpartikelanzahl berechnet, die wahrend der 5'000'000 Zyklen durch Abrieb
entstanden sind. Die Berechnung der absoluten Partikelanzahl beruht auf der
hypothetischen Annahme, dass alle Partikel dem Volumen einer Kugel entsprechen.

So ergab sich die Anzahl nach folgender Formel, welche im Rahmen dieser Arbeit

etabliert worden ist:

N XGy)

3
JTX d(m)

2

k=1

Ny =

N(p): absolute Partikelanzahl
n(p): vermessene Partikel
G(v): “volumetric wear rate”

d(m): mean diameter

Die absolute Partikelanzahl N(p) wird dabei durch die Division der Anzahl der
vermessenen Partikel n(p) multipliziert mit der bestimmten “volumetric wear rate”
G(v) durch die Summe aller berechneten Partikelvolumen d(m) definiert (198). Die
Berechnung der ,volumetric wear rate” und ,gravimetric wear rate” wurde der
dazugehdrigen Publikation von Utzschneider et al. (198) entnommen. Zusatzlich
wurde die Partikelanzahl in den GroRenspektren ECD <0,25 yum, 0,25-0,5 um, >0,5-

1,0 pm und >1,0 um errechnet.
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3.3 Statistische Analyse

Um Aussagen Uber die Signifikanz der Varianz zwischen den einzelnen Gruppen
treffen zu kdnnen wurde eine ,2-way analysis of variance® (ANOVA) durchgefihrt.
Als weitere Anpassung fur multiples Testen diente die Turkey-Kramer-Methode.

Unterschiede wurden ab p < 0,05 als statistisch signifikant gewertet.
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4. Ergebnisse

4.1 PartikelgrofRe und -morphologie

Ergebnisse

Die Abbildungen 26-28 veranschaulichen reprasentativ die Morphologie der
Polyethylen Partikel (Abb. 26-28). In den Abbildungen 29-31 wird die

Graustufenerkennung  zur  Partikelmarkierung  vor  Messung

Bildanalysesoftware Leica Qwin ™ dargestellt.

.

Zpn Vergriperung= 10.80 K X
HVU=15.88 kV Sondenstron= 1.9 nA Fokus= 13 mn
Helligkeit= 33.3 Z Kontrast=180.0 % 7-Sep-26807

Abb. 26 Stryker X3 — PE Partikel bei 10'000 facher Vergrof3erung

die
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1pm Vergriferung= 164.08 K X
HV=15.88 KV Sondenstrom= 128 pA Fokus= 17 mn
Helligkeit= 32.9 Z Kontrast=188.8 Z 19-Feb-2668

Abb. 27: Zimmer Durasul — PE Partikel bei 10'000 facher Vergréf3erung

1pn Vergriperung= 10.90 K X
HV=15 .88 kV Sondenstrom= 1.2 nA Fokus= 13 mn
Helligkeit= 41.5 Z Kontrast=188.8 % 9-Nov-2087

Abb. 282|mmer GUR 1050 - PE Partikel bei 10'000 facher VergroRerung
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ZHUR Vergriferung= 10.88 K X
HU=15 .88 kV sondanstronm 1.9 nA Fokus 13 mm
Helligkeit= 33.3 Z Kontrast=180.8 % T-Sep-2887

Abb. 29: Stryker X3 — PE Partikel bei 10'000 facher VergréRerung nach Graustufenerkennung durch die

Bildanalysesoftware Leica QWin™.

lpm Vergroperung= 10.90 K X
HU=15 .88 kV sondanstron 128 pA Fokus 17 nn [ 9 £
Helligkeit= 32.9 ¥ Kontrast=188.8 % 19-Fahbh-2088 =

Abb. 30: Zimmer Durasul — PE Partikel bei 10'000 facher VergréRerung nach Graustufenerkennung durch die

Bildanalysesoftware Leica QWin ™.,
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Abb. 31: Zimmer GUR 1050 - PE Partikel bei 10'000 facher Vergréf3erung nach Graustufenerkennung durch die
Bildanalysesoftware Leica Qwin ™.,

4.1.1 Mean diameter

Alle vermessenen Abriebpartikel der getesteten Prothesendesigns zeigten ahnliche
GrolRenverteilungen mit einem mean diameter von 0,37 pm %= 0,30 bei
Materialkombination A, 0,44 um % 0,37 bei B und 0,44 um + 0,48 bei C 0.439 um
0.477 (Tab. 12) schlusselt in einer Ubersicht samtliche Messparameter auf.

Prothesendesign Mean diameter (um)
A: Stryker Scorpio ® X3 ™ 0.373 +0.300*
B: Natural Knee I/ Durasul™ 0.441 +0.369*
C: Zimmer Natural Knee [I® GUR 1050 | 0.439 +0.477*

Tab. 12: Mean diameter der analysierten Abriebpartikel (Mittelwert und Standardabweichung). * = p < 0,05.

Die meisten Partikel sind kleiner als 1 um (mean diameter): Bei A waren 3,74 %, bei
B 554 % und bei C 6,78 % der vermessenen Partikel groRer als 1 pm (mean

diameter). Morphologisch erschienen die Abriebpartikel grof3teils rund und granular,
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wenn auch einige fibrillare Strukturen erkennbar waren. Der Grof3teil samtlicher

Abriebpartikel findet sich gemessen am mean diameter im GréRenbereich zwischen

0,1-0,5um (Abb. 32).

Mean Diameter

100%
80%

60% —

40% - NS

20% \i

B\= z;z;z\%
00 | M= = s\ =
<0.10pm 0.10 - 0.51 - >1.0pm

0.50pm 1.0pm

1 Materialkombination A
Materialkombination B
B Materialkombination C

Abb. 32: Prozentuale GroRenverteilung der Abriebpartikel

4.1.2 Umfang

Tabelle 13 gibt die Ergebnisse der Messung des Umfanges der einzelnen Partikel
wieder.

Prothesendesign Umfang (um)

A: Stryker Scorpio ® X3 ™ 1.319 £1.160*

B: Natural Knee Il/ Durasul™ 1.562 +1.511*

C: Zimmer Natural Knee [I® GUR 1050 | 1.568 + 1.936*

Tab. 13: Umfang der analysierten Abriebpartikel (Mittelwert und Standardabweichung). * = p < 0,05.
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4.1.3 Flache

Ergebnisse

Die Ergebnisse der Flachenmessung sind in Tabelle 14 zusammengefasst.

Prothesendesign

Flache (um?)

A: Stryker Scorpio ® X3 ™

0.129 +0.252*

B: Natural Knee Il/ Durasul™

0.183 +0.412*

C: Zimmer Natural Knee 1I® GUR 1050

0.227 +£0.815*

Tab. 14: Flache der analysierten Abriebpartikel (Mittelwert und Standardabweichung). * = p < 0,05.

4.1.4 ECD

Die Ergebnisse des Durchmessers eines vergleichbaren, flachenanalogen Kreises

(ECD) sind in Tabelle 15 wieder gegeben.

Prothesendesign

ECD (um)

A: Stryker Scorpio ® X3 ™

0.332 £0.233*

B: Natural Knee Il/ Durasul™

0.393 +0.281*

C: Zimmer Natural Knee 1I® GUR 1050

0.386 +0.374*

Tab. 15: ECD der analysierten Abriebpartikel (Mittelwert und Standardabweichung). * = p < 0,05.

4.1.5 Rundheit

Die Ergebnisse der vermessenen Rundheit sind in Tabelle 16 zusammengefasst.

Prothesendesign

Rundheit

A: Stryker Scorpio ® X3 ™

0.687 +0.225*

B: Natural Knee Il/ Durasul™

0.678 +0.209*

C: Zimmer Natural Knee 1I® GUR 1050

0.662 +0.216*

Tab. 16: Rundheit der analysierten Abriebpartikel (Mittelwert und Standardabweichung). * = p < 0,05.
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4.1.6 Aspect Ratio

Das Verhaltnis von grol3tem zum kleinsten, senkrecht stehenden Durchmesser eines
Partikels (AR) ist fur alle Materialkombinationen in Tabelle 17 zusammengefasst.

Prothesendesign AR

A: Stryker Scorpio ® X3 ™ 1.441 £ 0.503*
B: Natural Knee Il/ Durasul™ 1.460 + 0.569*
C: Zimmer Natural Knee ll® GUR 1050 | 1.504 + 0.599*

Tab. 17: Aspect Ratio der analysierten Abriebpartikel (Mittelwert und Standardabweichung). * = p < 0,05.

Wie in Tabelle 18 veranschaulicht, waren 95,4% der Abriebpartikel vom
Prothesensystem Scorpio®/X3™ rund, bei Natural Knee II®/Durasul™ zeigten
94,9% und bei Natural Knee [I® GUR1050 93,4% eine runde Struktur.

Prothesendesign AR 1-2,39 AR =24
A: Stryker Scorpio® / X3™ | 95,4%* 4,6%

B: Zimmer Natural Knee ® | 94,9%* 5,1%

/ Durasul ™

C: Zimmer Natural Knee ® | 93,4%* 6,6%

/ GUR1050

Tabelle 18: Partikelmorpholgie nach Sieving et al. (183). * = p < 0,05

Trotz der offensichtlich geringen Unterschiede waren samtliche Unterschiede

zwischen den einzelnen Werten statistisch signifikant (p < 0,05).

Im Uberblick zeigt sich, dass die Partikel des im ,annealing und sequentionell
irradiating” —Verfahren hergestellten XPE X3™, wenn auch mit geringem
Unterschied, am kleinsten sind (Tab. 12-18). Ferner scheinen die meisten der X3™ -
Partikel, im Vergleich zu den anderen Materialien, rund zu sein (AR 1.441 + 0.503,
Rundheit 0.687 + 0.225). Der numerische Unterschied erscheint jedoch auch hier

marginal, wenn auch signifikant unterschiedlich (p < 0,05).
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4.2 Veradnderung der Partikelmorpholgie tber 5'000'0 00 Zyklen

Die Entwicklung der Partikelgrof3en und —formen im Verlauf der Simulatorversuche
lieferte sehr geringe, wenn auch statistisch signifikante Unterschiede (p < 0,05). Die
folgenden Abbildungen veranschaulichen dies anhand des Grol3enparameters mean

diameter und des Formparameters Aspect Ratio (Abb. 33-38).

Mean Diameter

o
©

o o
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]
1

o
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o
~

o
w
v

Durchmesser in pm
o ¢
N

o
=

o

0,5 Mio zyklen 1 mio zyklen 2 mio zyklen 4 mio zyklen 5 mio zyklen

Zyklenanzahl

Abb. 33: Stryker X3™ — Verlauf des mittleren Durchmessers

Aspect Ratio
25
5 -
= I/a\l l
T 1,5 - '\I
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2 1
[%)]
<
0,5
0 T
0,5 Mio zyklen 1 mio zyklen 2 mio zyklen 4 mio zyklen 5 mio zyklen
Zyklenanzahl

Abb. 34: Stryker X3™ — Verlauf der AR
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Durchmesser in

0.9

0,6
0,5
04 | 0_’/——0\0__/—0\
0,3 -
0,2
0,1

Mean Diameter

0.5 Mio Zyklen 1 Mio Zyklen 2 Mio Zyklen 4 Mio Zyklen 5 Mio Zyklen

Zyklenanzahl

Abb. 35: Zimmer Durasul™ — Verlauf des mittleren Durchmessers

Aspect Ratio

2,5

1,5

0,5 -

0.5 Mio Zyklen 1 Mio Zyklen 2 Mio Zyklen 4 Mio 2Zyklen 5 Mio Zyklen

Abb. 36: Zimmer Durasul™ — Verlauf der AR
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Durchmesser in um

0,9 -

0,8
0,7

0,6 -

0,5

0,3
0,2

0,1 -

Mean Diameter

0.5 Mio Zyklen

1 Mio Zyklen 2 Mio Zyklen

Zyklenanzahl

4 Mio Zyklen

5 Mio Zyklen

Abb. 37: Zimmer GUR 1050 — Verlauf des mittleren Durchmessers

2,5

Aspect Ratio

1,5 4

0,5 -

0.5 Mio zyklen

1 Mio Zyklen 2 Mio Zyklen

4 Mio Zyklen

5 Mio Zyklen

Abb. 38: Zimmer GUR 1050 — Verlauf der AR
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4.3 Partikelanzahl

Ergebnisse

Es ergab sich fur A eine Anzahl von 25,3 Mrd. Partikeln pro 1Mio Zyklen, fur B 46
Mrd. und fur C 204,4 Mrd. Partikel (Abb. 39): Ein signifikanter Unterschied besteht
allerdings nur zwischen den XPE-Prothesen und dem Prothesentyp mit einem

konventionellem UHMWPE Inlay (p < 0,05). Untereinander ergab sich statistisch kein

signifikanter Unterschied zwischen den beiden XPE-Typen (p > 0,05).

Partikelanzahl

250

200

150

100

50

Anzahl in Milliarden

[ ]

0

A: Stryker X3™  B: Zimmer Durasul™

Absolute Anzahl

C: Zimmer GUR 1050

Abbildung 39: Absolute Partikelanzahlen

Abbildung 40 zeigt die absoluten Partikelanzahlen in den GroRenspektren <0,25 um,
0,25-0,5um, 0,51 pm - 1,0 pm und > 1,0 um.
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Stryker X3™

Zimmer Durasul™

Zimmer GUR 1050

Abbildung 40: Absolute Partikelanzahlen im Verhéltnis zum ECD
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Hier zeigt sich, dass die meisten Partikel einen ECD von <0,5 um aufweisen. Der
geringste Anteil der Partikel hat einen ECD von >1,0 um. Dies deckt sich mit der

prozentualen Verteilung der Partikel gemessen am mean diameter (s.0.).
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5. Diskussion

Die Arthrose ist eine weltweit verbreitete Erkrankung der Gelenke und weist in allen
ethnischen Gruppen eine hohe Pravalenz auf. Weltweit sind etwa 35 Mio. Menschen
betroffen (37). Nach Alter abgestuft, betragt die Pravalenz bei 20-Jahrigen etwa 9 %,
bei 34-Jahrigen bis 17 % und steigt bei Uber 65-Jahrigen bis auf tber 90 % an (157).
Klinische Beschwerden konnten bei 3 % der 45- bis 54-Jahrigen und bei 15 % im
Alter von 65-74 Jahren festgestellt werden. Dabei ist zu berlcksichtigen, dass die
klinische Symptomatik im Verlauf dieser chronischen Erkrankung sehr wechselhaft
sein kann (157).

Nach Versagen der konservativen Therapie ist die Implantation einer Endoprothese
bei manifester Arthrose angezeigt. Die Zahl der endoprothetischen Eingriffe steigt
weltweit kontinuierlich an, was nicht zuletzt an héherer Lebenserwartung, hohem
Aktivitatsgrad bis ins hohe Alter hinein und an einem zunehmenden Anteil
Ubergewichtiger Patienten liegt. Insbesondere bei Letzteren, welchen bereits in
jungen Jahren eine Endoprothese implantiert werden muss, ist bei derzeitigen
Standzeiten davon auszugehen, dass sie mindestens einen Prothesenwechsel
erleben werden (156).

In der Literatur werden gute Ergebnisse in der Endoprothetik mit Standzeiten von 10
- 15 Jahren angegeben (156). Die aseptische Prothesenlockerung gilt jedoch nach
wie vor als Hauptursache far vorzeitiges Prothesenversagen
(26;42;46;70;77;89;103;104;110;118;131;144;155;160;171;185;215). Es ist bekannt,
dass Abriebpartikel, welche im Rahmen der Artikulation eines Kunstgelenkes
entstanden sind, im periprothetischen Gewebe akkumulieren und dort zu einer
inflammatorischen Reaktion fiihren (28;31;39;150;154). Uber eine komplexe
Signalkaskade kommt es zur periprothetischen Osteolyse, welche letzten Endes in
die aseptische Prothesenlockerung miindet (150). Bei gelockerter Prothese ist eine
Wechseloperation die notwendige medizinische Konsequenz. Schlechtere
Ergebnisse in Bezug auf postoperative Beweglichkeit und Standzeit stellen ein
erhebliches Problem nach dem Prothesenwechsel dar, ebenso die durch die
Revisionsoperation entstandenen Kosten (156;213).

Der Abrieb der verwendeten Gleitpaarung gilt als Hauptursache fir die aseptische

Prothesenlockerung. Aus friheren Studien ist bekannt, dass Material, Gré3e und
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Form der Abriebpartikel diesen Prozess maf3geblich beeinflussen (28;54;150). In in
vitro und in vivo Studien konnte gezeigt werden, dass die Immunantwort auf
Abriebpartikel im Submikronbereich grol3er ist als auf groRere Partikel (79;114;221).
Weiterhin ist auch bekannt, dass elongierte und fibrillare Abriebpartikel zu
ausgepragteren inflammatorischen Reaktionen fihren als runde und homogene
Partikel (183).

Es gilt daher, zum einen Materialien mit einem mdoglichst gunstigen Abriebverhalten
zu entwickeln, zum anderen sollten die entstandenen Abriebpartikel die
inflammatorische Reaktion so gering wie mdglich triggern.

Ein Ansatz zur Reduktion des Abriebs stellt die Verwendung von quervernetztem
Polyethylen, auch ,crosslinked Polyethylen® (XPE) genannt, dar. In der
Huftendoprothetik konnten im Simulatorversuch geringere Abriebraten erzielt werden
(22;23;40;89;99;127;130;160;195). Auch klinisch zeigt sich nun eine zunehmende
Verwendung bei guten Resultaten von XPE im Bereich der Huftendoprothetik (98). In
einem aktuellen Review von Kurtz et al. konnte die Uberlegenheit von XPE im
klinischen Einsatz nachgewiesen werden, zumindest Uber einen Zeitraum von max.
10 Jahren nach Implantation (98). HauptzielgroRen waren hierbei radiologisch
nachweisbarer lineare Verschlei3 und periprothetische Osteolysen. In beiden
Punkten war XPE hierbei konventionellem UHMWPE Uberlegen (98).

Auch im Bereich des Kniegelenks konnte in einer Studie von Utzschneider et al.
bereits der Vorteil von XPE hinsichtlich geringerer Abriebraten gegentiber UHMWPE
nachgewiesen werden (198). Dennoch ist ein Grol3teil der Operateure skeptisch was
den klinischen Einsatz von XPE angeht. Dies liegt insbesondere in der differenzierten
Biomechanik des Kniegelenks begrindet (9;50;160;220). Im Gegensatz zum
Huftgelenk mit einer reinen Gleitbewegung, fuhrt das Knie eine Rollgleit- mit einer
geringen Rotationsbewegung aus (92;160). Dies resultiert in wechselnden
Tribokontaktzonen mit unterschiedlichen Belastungsspitzen, welche das Risiko fir
eine hohere Abriebentstehungen oder Ermidungserscheinungen im Polyethylen, wie
Delamination oder komplettes Inlayversagen durch Materialbruch, deutlich erhéhen
(120). Durch das Crosslinking des Polyethylens wird nicht nur die Abriebresistenz
erhoht, sondern gleichzeitig mechanische Eigenschaften wie Ermudungswiderstand
und Zugfestigkeit vermindert (8;20;21;50;149;160;161). Einige simulator-gestitzte
Untersuchungen an Kniegelenken bestatigen das verbesserte Abriebverhalten von

guervernetztem Polyethylen (3;120;133;197). Da Polyethylen im Bereich der
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Knieendoprothetik im Vergleich zur Hifte das einzige Standardgleitpaarungsmaterial
ist, ist es um so wichtiger, die Effekte des Crosslinking auf das Polyethylen
hinsichtlich Abriebverhalten und GréRe, Anzahl und Form der Abriebpartikel zu

untersuchen (99).

Die vorliegende Untersuchung stutze sich auf aktuell kommerziell erhaltliche
Knieprothesendesigns, welche quervernetztes Polyethylen als Tibiainlay verwenden.
Es handelt sich hierbei zum einen um die Oberflachenersatzprothese Scorpio ®
unter Verwendung des quervernetzten Polyethylen-Inlays X3 ™ der Fa. Stryker, zum
anderen um die Oberflachenersatzprothese Natural Knee lI® in Kombination mit dem
guervernetzten Polyethylen-Inlay Durasul ™ der Fa. Zimmer. Ein in vitro Vergleich
von Partikelanzahl, -groRe und Morphologie dieser Modelle im Vergleich zur
Oberflachenersatzprothese Natural Knee II® in Kombination mit konventionellem
UHMWPE hat bisher nicht stattgefunden. Bei allen verwendeten Prothesenvarianten
handelt es sich um fixed-bearing Knieprothesendesigns.

Die neuerdings angewandten PE-Inlays (X3™, Durasul™) unterscheiden sich vor
allem in der Art der Quervernetzung. Prinzipiell gibt es zwei Arten, UHMWPE
hohergradig zu vernetzen (161). Beim Annealingprozess (unterhalb des
Schmelzpunktes) kommt es mitunter zur Entstehung von freien Radikalen, welche zu
einer Oxidation des Polyethylens fihren kénnen und damit zu einem friihzeitigen
Materialversagen (161). Auf der anderen Seite besteht die Mdéglichkeit, UHMWPE
mittels des Remeltingprozesses zu vernetzen (oberhalb des Schmelzpunktes). Bei
diesem Verfahren kommt es einerseits zur Eliminierung freier Radikale, jedoch wird
die Ermudungsbelastbarkeit erheblich beansprucht (161).

Wie bereits angesprochen, wurde in einer vorausgegangenen Studie von
Utzschneider et al. bereits untersucht, inwiefern der Annealing- und der Remelting-
Prozess beim Vernetzungsverfahren die Abriebraten des Polyethylens beeinflussen
(198). Es zeigte sich hier, dass die XPE- Inlays im Vergleich zu den konventionellen
UHMWPE-Inlays auch im Knie signifikant geringeren Abrieb produzierten (p < 0,05).
Das Scorpio® Prothesendesign mit dem  XPE-Inlay X3™, welches mittels
sequentieller Bestrahlung und eines Annealingprozess hergestellt wird, zeigte
verringerten Abrieb im Vergleich zu den Prothesendesigns, welche XPE-Inlays

nutzen, die mittels der Remeltingtechnik produziert werden (198).
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Bislang wurden die Parameter Grof3e, Form und Anzahl der Abriebpartikel, in der
Kniegelenkendoprothetik im Vergleich zur Huftgelenkendoprothetik nur unzureichend
untersucht (3;5). Ziel der vorliegenden Arbeit war die im Kniesimulator erzeugten
Abriebpartikel auf GroR3e, Form und Anzahl hin zu untersuchen, da diese Parameter
einen entscheidenden Einfluss auf die biologische Reaktion in vivo haben
(31;39;54;81;150).

In vorausgegangenen Studien konnte teilweise bereits nachgewiesen werden, dass
XPE-Partikel im Vergleich zu konventionellen UHMWPE Partikeln tendenziell kleiner
sind und einen groBeren Gesamtanteil an Partikeln haben, welche im
phagozytierbaren Bereich liegen (43;86). Dies wiederum spricht fur eine hdhere
biologische Aktivitat (43;54).

Zur Partikelanalyse wurden deshalb die genannten drei Prothesendesigns
miteinander verglichen. Fur eine héhere Validitat wurden von jedem Knieprothesen-
Design drei  Versuchsreihen durchlaufen (198). Jedes der  drei
Oberflachenersatzsysteme wurde nur mit dem vom Hersteller gelieferten,
dazugehdrigen Inlay getestet.

Im Vordergrund dieser Arbeit steht die Separation und Analyse der Abriebpartikel.
Dies erfolgte testgerecht den Anforderungen der ISO entsprechend in einem
Kniesimulator vom Typ ,Stallforth/Ungethim* (82;186). Der artikulierende Anteil der
jeweiligen im Simulator getesteten Prothese stand in 25 %-igem, mykoplasmen- und
endotoxinfreien fetalem Kalberserum. Einige Autoren konnten auch einen Einfluss
des Testmediums auf die Abriebentstehung nachweisen (10;168;192;199). Dies zeigt
sich unter anderem in einer Studie von Besong et al. aus dem Jahre 1999. Die
Autoren verglichen quantitativ und qualitativ den Abrieb von UHMWPE aus
Huftgelenkssimulatoren (15). Es konnte gezeigt werden, dass deionisiertes Wasser
im Vergleich zu verdinntem Kalberserum als Testmedium zu einem 14-fach
erhohten UHMWPE-Abrieb fuhrt. Ferner zeigte die Partikelanalyse, dass die
Partikelmorphologie der Serum-Partikel in vivo Partikeln aus periartikularem
Gewebe, welches bei Revisionsoperationen gewonnen wurde, naher kommt als die
der ,Wasser-Partikel* (15), weshalb diese Methode fur diese Studie gewahlt worden
war.

Das abriebpartikelhaltige Serum wurde dann entnommen und die Tribokontaktzone
wurde mit 0,9% NaCl gespult. Ob bei diesem Vorgang Abriebpartikel im Simulator

oder den Gelenkflachen verbleiben, konnte nicht ausgeschlossen werden. Inwiefern
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dieser potentielle Verlust an Abriebpartikeln die Ergebnisse beeinflusst, ist in der
gangigen Literatur nicht beschrieben.

Samtliche Partikel wurden mittels der Sauredigestionsmethode (Acid digestion)
isoliert (141). Niedzwiecki et al. fanden zwischen den gangigen Serum-
Denaturierungs-Methoden keinen Unterschied (141). In der angesprochenen
Veroffentlichung verglich Niedzwiecki die Digestionsmethoden mittels Lauge und
Saure mit der enzymatischen Methode zur Denaturierung der Simulator-Sera. Bei
allen Methoden konnten in der anschlieBenden elektronenmikroskopischen Analyse
Partikel nachgewiesen werden. In der Kontroll-Gruppe ergab sich kein Nachweis von
Abriebpartikeln. Daraus kann man schliel3en, dass alle drei Denaturierungsmethoden
zur Partikelisolierung aus Simulator-Serum geeignet sind.

Im Anschluss an die Sauredigestion wurden die Proben auf eine Filtermembran
vakuumfiltriert. Es ist bekannt, dass die verwendete Filtermembran einen Einfluss auf
die GroRenverteilung der Partikel hat (175). Scott et al. empfehlen einen Filter mit
einer Porengréf3e von 0,05 um (175). Wir nutzten die o.g. Filtermembran mit einer
PorengroéRe von lediglich 0,02 um. Dies hat jedoch immer noch zur Folge, dass
samtliche Partikel mit einem geringeren Durchmesser als 0,02 pm nicht
nachgewiesen werden konnen. Inwieweit dies einen Einfluss auf das
durchschnittliche PartikelgroRengesamtspektrum hat, bleibt offen.

Die elektronenmikroskopische Analyse der Partikel erfolgte gemaR den
Empfehlungen der ,International Standard Organisation (ISO)“ und der ,American
Society for Testing and Materials® (ASTM) (6;83). Sowohl die
elektronenmikroskopische Untersuchung als auch die anschliel3ende Auswertung mit
Hilfe einer Fotoanalysesoftware sind einer geringen Subjektivitat des Untersuchers
unterworfen, insbesondere in Bezug auf die Feineinstellungen am REM zur
Darstellung der Abriebpartikel. Es ist davon auszugehen, dass solche individuellen
Unterschiede ubiquitar und schlichtweg nicht vermeidbar sind. Es gibt derzeit seitens
der 1ISO oder der ASTM keine Empfehlungen bezlglich der Feineinstellungen am
REM. Bei dem vorliegenden Geréat ist die Auswertung auf einen SE-1 Detektor
beschrankt und setzt damit ein Hochvakuum voraus. Dies wiederum bedingt ein
~Sputter-Coating“ der Probe, in unserem Falle der verwendeten Filtermembran. Die
Zeit des Beschichtungsvorganges sollte unserer Erfahrung nach 60 Sekunden nicht

Uberschreiten, da eine UberméRige Goldschicht zu einer Verschleierung der
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Partikelmorphologie und damit zu einer Ergebnisverfalschung fihren kann.
Diesbezlglich gibt es derzeit noch keine vertffentlichten Daten.

GroRRe und Form der Partikel konnten insgesamt nur soweit beurteilt werden, wie es
im Rahmen der technischen Mdglichkeiten moglich war. Gerade bei Partikeln im
Nanometerbereich ist die Auflosung des Rasterelektronenmikroskops begrenzt, eine
detaillierte Analyse war hier nicht mehr moglich.

Eine energiedispersive Rontgenspektroskopie (EDX) zur Materialanalytik der
untersuchten Partikel war nicht moglich. Eine Kontrolle der Ergebnisse erfolgte durch
Denaturierung und Analyse von partikelfreiem Serum. Hier konnten im REM bei
identischer Methodik keine Partikel nachgewiesen werden. Eine Verunreinigung der
Proben ist somit weitestgehend ausgeschlossen.

Obwohl die Rasterelektronenmikroskopie das Mittel der Wahl zur Analyse von
Abriebpartikeln ist (46;54;83;175), fehlt die Moéglichkeit zur Analyse des Abriebs in
der dritten Dimension, d.h. die Tiefe der Partikel kann nicht gemessen werden. In der
Literatur geht man daher in der Regel von einer spharischen Form der Abriebpartikel
aus (176). Diese Tatsache kann theoretisch die Ergebnisse beeinflussen,
insbesondere die Berechnung der Partikelanzahl. Denn bei diesem Verfahren wurde
im Rahmen dieser Arbeit eine Formel entwickelt, welche eine sphérische Form der
Partikel voraussetzt. Dies lasst jedoch jederzeit einen Vergleich der Partikelanzahlen
innerhalb dieser Studie zu.

In der eingangigen Literatur gibt es keine einheitlichen Empfehlungen, wie viele
Partikel analysiert werden sollten, um adaquate Aussagen treffen zu kénnen. So
untersuchten Tipper et al. 500 Partikel je Werkstoff (194), Scott et al. untersuchten
hingegen 10 randomisierte, nicht Uberlappende Gesichtsfelder mit je ca. 100
Partikeln (175). In der vorliegenden Arbeit wurden jeweils 20 randomisierte, nicht
Uberlappende Gesichtsfelder mit je 200 Partikeln analysiert. Dieses Procedere wurde
nach 500'000, 1, 2, 4 und 5 Millionen Zyklen eines jeden Werkstoffes wiederholt.
Ferner wurde eine Mischsuspension mit gleichen Anteilen an Serum aller
Zyklenanzahlen erstellt. Ingesamt konnten so ca. 70'000 Abriebpartikel analysiert
werden.

Die meisten in dieser Arbeit analysierten Abriebpartikel zeigten eine weitestgehend
homogene, runde Struktur. Dies entspricht auch den Angaben der Literatur
(11;43;122-124;141;175;183). Sieving et al. (184) unterteilte die Partikel in vier

Untergruppen, gemessen an der Aspect Ratio (AR) und der
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Oberflachenbeschaffenheit der Partikel. Ca. 70 % der Partikel waren von runder
Struktur. In einem erweiterten Mausmodell konnten Sieving et al. in vivo zeigen,
dass Partikel von fibrillarer Struktur mit einer AR = 2,4 zu einer héheren biologischen
Aktivitat ~ fihren, insbesondere in Zusammenhang mit einer rauen
Oberflachenbeschaffenheit (183). Eine Studie von Yang et al. ergab
korrespondierende Ergebnisse (218). In einem Mausmodell konnten die Autoren
zeigen, dass Partikel, welche zuvor in einem ,Pin-on-disk* Simulator erzeugt worden
waren, mit einer fibrillaren Struktur zu einer erhohten inflammatorischen Aktivitat
fuhren. Mit Hilfe der Polymerase-Kettenreaktion (engl. Polymerase Chain Reaction,
PCR) konnte in dem entziindeten Gewebe in der Gruppe der Mause, denen fibrillare
Partikel injiziert worden waren, eine erhdhte Freisetzung von IL-13 und TNF-a
nachgewiesen werden (218).

In  der vorliegenden Arbeit waren Uber 90% der Partikel rund. Die
Oberflachenbeschaffenheit wurde, bedingt durch eine technische Limitierung des
REM zur detaillierten Auflésung bei einer VergroRerung > 10°000-fach, nicht
berticksichtigt. Diese Ergebnisse lassen jedoch durchaus den Ruckschluss zu, dass
die XPE-Partikel in dieser Arbeit keine hohere oder niedrigere biologische Aktivitat im
Vergleich zu herkdbmmlichen UHMWPE-Partikeln haben, da die Partikelmorphologie
der unterschiedlichen Materialien nur geringfligige Unterschiede aufweist.

Unsere Auswertungen ergaben sogar einen gering grof3eren Anteil der runden und
granularen Partikel der beiden quervernetzten Inlays. Die X3™ Partikel waren zu
95,4% gemal} der Einteilung von Sieving et al. rund, die Durasul™-Partikel zu 94,9%
und die UHMWPE- Partikel zu 93,4%. Die Unterschiede sind statistisch signifikant
(p < 0,05). Inwieweit diese geringen Differenzen zu unterschiedlichen
inflammatorischen Reaktionen fihren kdnnen, ist fraglich. Dennoch ist bekannt, dass
runde Partikel ein niedrigeres inflammatorisches Potential haben, inwieweit sich hier
kleine Unterschiede bereits bemerkbar machen, ist ungeklart (183).

In der Literatur findet man eine grof3e Spannweite an PartikelgroRe und —
morphologie. Die Mehrheit der veroffentlichten Ergebnisse zeigt jedoch vorwiegend
runde Partikel im Submikron-Bereich sowohl in vivo als auch in vitro (4;29;88;175).
Jedoch gilt als gesichert, dass im Kniesimulator erzeugte Abriebpartikel mit denen,
welche in vivo bei Wechseloperationen gewonnen wurden, morphologisch
weitestgehend Ubereinstimmen (1;75;95;101;109;178;183). Somit ist indirekt von

keiner gré3eren Ergebnisverfalschung auszugehen. Diese Beobachtung lasst sich
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auch bei Untersuchungen von XPE-Partikeln in der jungsten Literatur feststellen
(48:124).

Es ist bekannt, dass die Verwendung von XPE zur einer Reduktion von der
absoluten Anzahl von Abriebpartikeln sowohl in Huft- als auch in Knieprothesen fuhrt
(3;5;38;43;117;136;181). Revell et al. konnten zeigen, dass eine héhere Menge von
Abriebpartikeln mit einer erhdohten Osteolyse einhergeht (158), die zu einer
frihzeitigen Lockerung der Prothese fuhrt. Die absolute Partikelanzahl bei gleich
bleibendem Abriebvolumen steigt aber ebenfalls an, wenn die durchschnittliche
GroRRe der einzelnen Partikel abnimmt. Die absolute Partikelanzahl stellt also einen
ahnlich wichtigen Parameter in Bezug auf die biologische Aktivitat des Abriebs dar.
Die Berechnung der Partikelanzahl stitzt sich im Wesentlichen darauf, dass im
Vorfeld gravimetrische und volumetrische Messungen und Berechnungen bei den
getesteten Inlays durchgefiihrt worden sind (198). Sie geht ferner davon aus, dass
alle Partikel ein kugeliges Volumen haben. Angesichts der Werte von Aspect ratio
und Rundheit liegt der Vergleich mit einer Kugel als geometrischem Kérper zur
vereinfachten Berechnung am Nachsten. Geringe Unterschiede im Durchmesser der
Partikel konnen bereits zu deutlichen Volumenschwankungen fihren. Eine
Einflussnahme anderer geometrischer Korper wurde in der vorliegenden Arbeit
hierbei nicht bericksichtigt. Da jedoch alle untersuchten Materialien annéhernd

identische Formparameter haben, ist dieser Sachverhalt nicht ergebnisrelevant.

Wir konnten fur die drei getesteten Kniegelenkendoprothesentypen deutliche
Unterschiede in Bezug auf die absolute Quantitat der vorliegenden Abriebpartikeln
errechnen. So ergab sich fur Stryker X3™ eine Anzahl von 25,3 Mrd. Partikeln/Mio.
Zyklen, far Zimmer Durasul™ 46 Mrd. und das untersuchte konventionelle
Polyethylen 204,4 Mrd. Partikel (jeweils p < 0,05). Untereinander ergab sich
statistisch kein signifikanter Unterschied zwischen den beiden XPE-Typen (p > 0,05).
Williams et al. zeigten in einer Kniesimulatorstudie, dass ein Zusammenhang
zwischen der Partikelanzahl und dem Crosslinking-Grad (Bestrahlungsdosis) besteht
(209). Je hoher die Bestrahlungsdosis war und damit der Grad des Crosslinkings,
desto weniger Abriebpartikel waren nachweisbar (209). Dies trifft letzten Endes auch
fur diese Arbeit zu, wobei hier nur eine Aussage bzgl. des Vergleichs der beiden XPE

Inlays und dem konventionellem UHMWPE Inlay getroffen werden kann.
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Fisher et al. konnten in einem Vergleich von herkdmmlichen UHMWPE , ,moderately
crosslinked* XPE (5 Mrad) und ,highly crosslinked* XPE (HXLPE, 10 Mrad) eine
deutliche Reduktion der Abriebrate bei XLPE in pin-on-plate Versuchen nachweisen
(46). In weiterfUhrenden Kniesimulatorversuchen (UHMWPE im Vergleich zu
moderately crosslinked PE) konnte ebenfalls eine deutliche Reduktion des Abriebs
bei Verwendung von XPE gezeigt werden. Bei der Verwendung von konventionellen
GUR1020-Inlays ergab sich eine Abriebrate von 23 + 6 mm3 / 10° Zyklen, bei
,moderately crosslinked fixed-bearing PE“ eine Abriebrate von 13 + 4 mm3 / 10°
Zyklen und bei der Verwendung von ,moderately crosslinked mobile-bearing PE*
eine Abriebrate von 2 + 1 mm3 / 10° Zyklen (46). Jedoch fand sich auch ein erhéhter
Anteil von Partikeln mit einer Gréf3e von <1 um nach der Verwendung von XPE. Hier
ware eine Hochrechnung der absoluten Partikelanzahl notwendig gewesen. Denn die
deutlich verminderten Abriebraten korrelieren einerseits mit einer geringeren
Partikelanzahl. Jedoch waren die Partikel auch kleiner, was zu einer relativen
Erhéhung der Anzahl fuhren konnte. Dies wiederum wirde mit einer hdheren
biologischen Aktivitat korrelieren.

Im Hinblick auf die biologische Gesamtaktivitat von Abriebpartikeln bedeutet dies,
dass sowohl die Abriebrate eines tribologischen Korpers als auch die GrofRe der
einzelnen Abriebpartikel und deren Hochrechnung auf eine Partikelgesamtanzahl
eine zentrale Rolle im Inflammationsprozess spielen. So haben die augenscheinlich
geringen GrolRenunterschiede der vermessenen Partikel (mean Diameter X3™: 0,37
+ 0,3 pum; Durasul™: 0,44 +0 ,37 um; GUR1050: 0,44 £+ 0,48 pm) vor dem
Hintergrund der zugrunde liegenden Abriebrate und der daraus resultierenden
Partikelanzahl einen wichtigen Stellenwert. Im vorliegenden Versuch wurden trotz
der kleinsten durchschnittlichen PartikelgréRe fur das Scorpio® - Prothesendesign
mit dem X3™ Inlay quantitativ am wenigsten Partikel errechnet. Dieser Unterschied
zeigt sich auch, wenn man sich auf die Oberflache der Partikel konzentriert. Auch
hier konnten im Rahmen dieser Arbeit signifikante Unterschiede zwischen allen drei
Gruppen herausgearbeitet werden (p < 0,05).

Vergleicht man diese Ergebnisse mit dem Abrieb in periartikularem Gewebe bei
Knie- und Huftgelenksrevisionsoperationen, so zeigt sich, dass der Abrieb von
Knieprothesen etwas groRRer ist als der von revidierten Huftprothesen (13;73;170). So
fanden Schmalzried et al. bei Wechseloperationen im Bereich des Kniegelenkes

Abriebpartikel mit einer durchschnittlichen Flache von 1,2 umz2. Diese verglichen sie
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mit Abriebpartikeln nach Huftgelenksprothesenwechseln. Der Abrieb im Bereich der
Hufte zeigte lediglich eine GroR3e von 0,61 um2. Die GrolRenangaben der Partikel
dieser Knieprothesen zeigen ferner eine deutlich erhéhte Spannweite im Vergleich
zu den Huftprothesen. Diese Werte korrelieren nicht mit den im Rahmen dieser
Studie gemessenen Flachen. Einerseits konnte das an den damals verwendeten
-alten nicht quervernetzten Polyethylenen liegen. Dies kdnnte aber auch durch die
geringe Fallzahl in der Arbeit von Schmalzried et al. begrindet sein. Insgesamt
untersuchten die Autoren den Abrieb von 10 Fallen mit Wechseloperationen im
Bereich des Kniegelenkes (170).

In einer neueren Studie aus dem Jahr 2009 konnten die Autoren Iwakiri et al. zeigen,
dass in vivo gewonnene (durch Kniegelenkspunktion) Abriebpartikel von Patienten
mit XPE Inlays generell kleiner, weniger und runder im Vergleich zu Patienten der
Kontrollgruppe mit konventionellem UHMWPE Inlay sind (86). Eine mdogliche
Schlussfolgerung daraus wére, dass die Abriebpartikel der XPE-Prothesen in Bezug
auf Anzahl und Form der Partikel eine geringere biologische Aktivitat haben. Die
Tatsache jedoch, dass diese Partikel kleiner sind, spricht fiir eine hohere biologische
Aktivitat in vivo. Allerdings schranken die Gruppenstarken (vier Patienten mit XPE,
drei Patienten mit UHMWPE) die Aussagekraft dieser Untersuchung deutlich ein.
Darlber hinaus wurde eine Filtermembran mit einer Porengréf3e von 0,2 um benutzt,
so dass die Studie im Hinblick auf kleine Partikelgrof3en und auf Partikelanzahlen
ihre Schwache hat. Dennoch korreliert dieses Resultat grof3tenteils mit unseren
Ergebnissen. Auch wir konnten eine deutliche Verringerung der absoluten
Partikelanzahl mit einer annahernd gleichen PartikelgroRe und -form bei den
Kniegelenkprothesenkombinationen finden, die XPE als Werkstoff der Inlays
verwendeten.

Minoda et al. fanden im Rahmen von Hiftgelenkswechseloperationen XPE
Abriebpartikel, die nach Isolation und Analyse mit konventionellen Partikeln
verglichen wurden (124). Auch hier zeigte sich, dass sich im periprothetischen
Gewebe weniger, rundere und kleinere Partikel nachweisen lie3en (124). Laurent et
al. konnten bei Huftsimulatorversuchen eine deutliche Reduktion von XPE-
Abriebpartikeln (>90% Reduktion) feststellen, ebenso auch statistisch signifikant
kleinere XPE-Abriebpartikel, verglichen mit herkdbmmlichen UHMWPE (102).

Green et al. konnten zeigen, dass bereits geringe Unterschiede im Gré3enspektrum

von Abriebpartikeln zu unterschiedlichen biologischen Aktivitaten im Zellversuch mit
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Makrophagen fihren (57). Makrophagenzellkulturen wurden mit UHMWPE-Partikeln
der GrolRenspektren 0,24 um, 0,45 pum und 1,71 pm (mean diameter) stimuliert. Die
0,24 um groRRen Partikel fuhrten hier zur starksten biologischen Antwortreaktion. Es
bleibt unklar, ob diese in vitro Ergebnisse in vivo Ubertragbar sind.

In der vorliegenden Arbeit waren die konventionellen UHMWPE Partikel mit einem
Durchmesser von 0,44 = 0,48 um signifikant gro3er als die XPE- Partikel (X3™: 0,37
+ 0,30 pm, Durasul™: 0,44 + 0,37 um), wobei die Abriebpartikel des XPE-Inlays
X3™ am kleinsten waren (p < 0,05). Es bleibt fraglich, inwieweit diese Resultate
Ruckschlisse auf unterschiedliche biologische Aktivitaten zulassen, da es sich hier
um Unterschiede im Nanometerbereich handelt.

AulRerdem konnte gezeigt werden, dass sich die PartikelgréRe und Morphologie im
Verlauf der insgesamt 5'000'000 Zyklen nicht &ndern. Grundlegend war hier die
Fragestellung, inwieweit Veranderungen der Tribokontaktzone zwischen Beginn und
Ende der Simulatortests Auswirkungen auf die PartikelgrofRe und -morphologie
haben (198). Der zeitliche Verlauf der Abriebversuche im Kniegelenksimulator zeigte
keinen Einfluss auf die PartikelgroRe, -form und —anzahl, weder hinsichtlich der
konventionellen noch der quervernetzten Inlays. Es bleibt jedoch unklar, inwieweit
sich das Partikelspektrum im Langzeitverlauf &ndert.

Man weil3 heutzutage, dass bei der Bestrahlung von Polyethylen freie Radikale
entstehen kénnen (14;35;98;147). Aus diesem Grunde werden mit Gamma- oder
Elektronenstrahlung behandelte Polyethylenkomponenten einer anschlie3enden oder
intermittierenden Warmebehandlung zugefuhrt. Es bleiben zwei gangige Methoden
zur Warmebehandlung: Bei der Erhitzung des Polyethylens oberhalb des
Schmelzpunktes (,Remelting, z.B. bei Durasul™) werden zwar nahezu samtliche
freie Radikale abgefangen, dafir bURt das Material andere, wesentliche
Eigenschaften ein, z.B. Zugeigenschaften, Kompressionseigenschaften und
Bruchfestigkeit (108). Diese negativen Effekte sind bei einer Warmebehandlung
unterhalb des Schmelzpunktes nicht hauptrangig, daflr persistieren hier freie
Radikale, welche wiederum zu einer Oxidation des Polyethylen fiihren kénnen (108).
Eine weitere Alternative stellt hierbei die sequentielle Bestrahlung und
Warmebehandlung unterhalb des Schmelzpunktes dar (z.B. bei X3™). Hierdurch
wird eine hohe Oxidationsresistenz gewahrleistet und dennoch werden die positiven

mechanischen Eigenschaften des Polyethylen weniger beeintrachtigt (200).
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Der ,Crosslinking* -Effekt fuhrt also zu einer komplexen Anderung des Polyethylen
auf molekularer Ebene. Mechanisch gesehen kommt es zu einer Zunahme der
Abriebfestigkeit und zum anderen auch der Zugfestigkeit des Polyethylen (163).
Weiter beeintrachtigt das ,Crosslinking” verschiedene mechanische Eigenschaften
wie z.B. eine Abnahme der Zahigkeit, Zugfestigkeit, Festigkeit an Dehngrenzen, des
Elastizitatsmoduls, der Festigkeit und Bruchfestigkeit (8). Das statische und
dynamische Frakturverhalten ist somit negativ verandert (148). Es besteht im
Langzeitverlauf eine erhdhte Gefahr Rissen im XPE-Inlay, was auch die Oberflache
des Inlays nachhaltig verandern kann. Eine durch Risse aufgeraute Oberflache
verandert jedoch das Abriebverhalten, das wiederum eine Veranderung der
Partikelgréf3e, -morphologie und —anzahl nach sich ziehen kann. Diese Tatsache
erklart vielleicht die auch heute noch vorherrschende Zuriickhaltung bei der
Verwendung von XPE-Inlays in der Knieendoprothetik. Utzschneider et al. konnten
jedoch in einer Simulatorstudie bei einer Auswahl verschiedener XPE-Typen im
Vergleich zu konventionellem Polyethylen keine derartigen Veranderungen
nachweisen (198). In der durchgefiihrten Partikelanalyse konnten ebenfalls keine
Inlayfragmente gefunden werden, die einen Ruckschluss auf mogliche
Absprengungen liefern kénnten.

Es gibt bisher nur wenige Klinische Daten zur Verwendung von XPE in der
Knieendoprothetik. Lediglich Hodrick et al. verglichen in einer klinischen Studie
jeweils 100 Patienten, die einen bikondylaren Oberflachenersatz zum einen mit
einem konventionellem UHMWPE Inlay (Zimmer, Natural Knee ®) und zum anderen
mit einem XPE Inlay (Durasul ™) erhielten. Nach einer Nachuntersuchung von
durchschnittlich 75 Monaten ergab sich kein Unterschied zwischen den beiden

Gruppen hinsichtlich Materialversagen und periprothetischen Osteolysen (67).

In Anbetracht der durchgefihrten Studie kann abschlieRend behauptet werden, dass
crosslinked Polyethylen-Inlays eine gute Alternative zu konventionellen Inlays
darstellen kénnen. Durch ihren im Simulatorversuch gravimetrisch nachgewiesenen
geringeren Abrieb (198) und durch die tUberwiegend runde Partikelmorphologie und
insbesondere die geringen Partikelanzahlen mussten sie zu einer Verminderung der
Inzidenz aseptischer Lockerungen beitragen. Der Prozess des Crosslinking fuhrt
zwar zur EinbulRe wichtiger Materialeigenschaften. Dies konnte aber aufgrund der

gewonnen Daten das Uberleben der Prothesen nicht negativ beeinflussen.
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Die Ergebnisse der Simulatorversuche muissen im Vergleich mit Dbereits
durchgefuihrten  klinischen  Untersuchungen  gewertet werden. Waéhrend
Simulatorversuche unter idealisierten, kontrollierten Bedingungen verlaufen, kénnen
individuelle anatomische Varianten oder suboptimale Implantatimplantationen, wie
z.B. Achsabweichungen, Einfluss auf die klinischen Ergebnisse nehmen (33;69;107).
So beispielsweise zeigen in vivo benutzte Inlays andere Abriebmuster als in vitro
getestete Inlays (191). Im Simulatorversuch werden auch keine grof3eren
Flexionsbewegungen, die z.B. beim Treppensteigen oder beim Aufstehen aus einer
tiefen Position erforderlich sind, bertcksichtigt (186), was wiederum einen Einfluss
auf Anzahl, Grél3e und Form der Abriebpartikel haben konnte.

Im Rahmen dieser Untersuchungen bleibt ungeklart, wie sich Abriebrate,
Partikelgrofe und -morphologie sowie Partikelanzahl im langfristigen Verlauf (> 5
Mio. Zyklen) weiter entwickeln. Auch ist unklar, ob die geringfligig kleineren
Partikelgrof3en bei XPE-Inlays Auswirkungen auf die biologische Aktivitat haben. Fur
diese Fragestellungen waren einerseits Simulatorversuche mit einer noch grél3eren
Zyklenanzahl erforderlich, andererseits sollten nicht nur in vitro Studien in Betracht
gezogen werden, welche den Einfluss von Abriebpartikeln isoliert auf einzelne
Zellreihen untersuchen. Vielmehr sollten zusatzlich in vivo Studienmodelle
durchgefiihrt werden, da die aseptische Reaktion auf Abriebpartikel ein

nachgewiesen vielseitiger und komplexer Prozess ist (150).
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6. Zusammenfassung

In der Endoprothetik sind Abriebpartikel von Polyethylen-Inlays ursachlich for
aseptische Prothesenlockerungen und damit fur die Limitierung der ,Standzeiten®
dieser Prothesen verantwortlich. In der Huftgelenkendoprothetik finden zunehmend,
im Gegensatz zur Knieendoprothetik, Inlays aus quervernetztem Polyethylen
klinische Anwendung. Die Zurtickhaltung beruht im Allgemeinen auf der Angst vor
frihzeitigem Materialversagen bei nicht ausreichend evaluierten biomechanischen
Testungen.

Die Entwicklung dieser neuen Materialien war Anlass, drei bikondylare fixed-bearing
Knieoberflachenersatzprothesen  mit  unterschiedlichen  Polyethyleninlays in
Simulatorversuchen zu testen. Bei zwei dieser Prothesen bestehen die
dazugehdrigen Inlays aus hochvernetztem Polyethylen (XPE X3™ vom Modell
Scorpio® der Fa. Stryker und XPE Durasul™ vom Modell Natural Knee 1I® der Fa.
Zimmer). Als Vergleich diente die Kniegelenkprothese Natural Knee [I® mit dem
konventionellem Polyethyleninlay (PE GUR 1050) der Fa. Zimmer. Im Vorfeld waren
diese Modelle bereits im Rahmen einer anderen Untersuchung mechanisch und
tribologisch getestet worden.

Die Separation und Analyse der Polyethylenpartikel hinsichtlich Gro3e, Morphologie
und Anzahl waren Zielparameter dieser Arbeit. Diese Auswertung erscheint
wesentlich vor dem Hintergrund, da in vorausgegangenen Studien gezeigt werden
konnte, dass diese Parameter einen entscheidenden Einfluss auf das Ausmal® der
biologischen Reaktion haben, welche letzten Endes in eine Osteolyse mindet, die
dann die aseptische Prothesenlockerung nach sich zieht.

Samtliche Untersuchungen wurden unter identischen Voraussetzungen durchgefthrt.
Zur Erzeugung des Polyethylen-Abriebes dienten Kniesimulatoren vom Typ
Stallforth/Ungethim. Nach Separation der Partikel aus dem Testmedium der
vorausgegangenen Simulatorversuche mit Hilfe der Sauredigestion, wurden die
separierten Abriebpartikel auf einem Nano-Porenfilter abfiltriert und nach einer
Goldbeschichtung des Filters elektronenmikroskopisch untersucht. Von jedem Filter
wurden 20 randomisierte, nicht Uberlappende Bilder bei einer 5’000-10°000-fachen
VergroRerung angefertigt. Die gespeicherten Bilder wurden anschlieRend mit Hilfe
einer Fotoanalysesoftware mit Graustufenerkennung digital ausgewertet und die
Partikel nach GroRe und Morphologieparametern kategorisiert. Die Partikelanzahl
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wurde nach einer eigens hierflr entwickelten Formel errechnet. Diese ermittelt sich
aus dem hochgerechneten Volumen der Partikel und dem

gravimetrischen/volumetrischen Abrieb des Inlays selbst.

Das Partikelspektrum ergab bei allen drei Materialkombinationen rundliche, granulare
und nur wenig fibrillare Partikel. Insgesamt zeigten die Abriebpartikel der XPE-Inlays
X3™ und Durasul™ einen gering hoheren Anteil runder und granulérer Abriebpartikel
im Vergleich zum herkdmmlichen UHMWPE.

Das PartikelgroRenspektrum zeigte anndhernd gleiche Werte fur alle drei Gruppen.
Lediglich die Partikel beim XPE X3™-Inlay waren im Nanometerbereich kleiner (p <
0,05). Eine Anderung der PartikelgroRe und —Morphologie aller drei Gruppen
wahrend der 5'000'000 Zyklen war ebenfalls im Nanometerbereich nachweisbar,
jedoch ergaben sich keine deutlichen Ergebnisveranderungen Uber den gesamten

Zeitraum.

Der grof3te Unterschied aller drei untersuchten Materialkombinationen ergab sich im
Hinblick auf die Partikelanzahl der XPE- und UHMWPE -Inlays. So ergab sich fir
Stryker X3™ eine Anzahl von 25,3 Mrd. Partikeln/Mio. Zyklen, fir Zimmer Durasul™
46 Mrd. und fur Zimmer GUR 1050 204,4 Mrd. Partikel.

Die Ergebnisse dieser Arbeit zeigen, dass die Verwendung von XPE als Werkstoff
bei Knieprotheseninlays zu geringfugig kleineren Partikeln, vor allem aber zu einer
deutlichen Reduktion der Abriebpartikel fuhrt. Im Hinblick auf die potentielle
inflammatorische Aktivitdt konnten die Partikel beim Modell Scorpio® (Fa. Stryker)
mit dem Inlay X3™, aufgrund der stark reduzierten Partikelanzahl bei nur geringfligig
kleineren Partikeln (im Nanometerbereich), zu einer erniedrigten biologischen
Aktivitat in vivo fuhren. Die Abriebpartikel beim Modell Natural Knee 1I® (Fa. Zimmer)
mit dem Inlay Durasul™ zeigten ebenfalls eine deutliche Reduktion der
Partikelanzahl im Vergleich zum konventionellem UHMWPE-Inlay, ferner eine
ahnliche GroéfRRenverteilung der Abriebpartikel. Auch dies spricht insgesamt fur eine

geringere biologische Aktivitat der Abriebpartikel in vivo.
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Der Einsatz von ,crosslinked Polyethylen” in der Kniegelenkendoprothetik erscheint
vor dem Hintergrund der durchgefiihrten Partikelanalyse durchaus sinnvoll und
erweckt Hoffnung auf reduzierte Entzindungsreaktionen aufgrund der deutlich
reduzierten Partikelanzahl ohne wesentliche Grél3en- und Formanderungen der
Partikel, und damit auf langere ,Standzeiten“ dieser Prothesen. Es bedarf aber noch
zusatzlicher Untersuchungen dieses Werkstoffes in vivo, um adaquate Aussagen

Uber die biologische Aktivitat der entstandenen Abriebpartikel treffen zu kdnnen.
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