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1 Einleitung

1 Einleitung
1.1 Probleme und Komplikationen in der Huiftendoprothetik

Die Coxarthrose ist eine degenerative Erkrankung des Hiiftgelenks und stellt eine haufige
Form der Arthrose beim Menschen dar. Infolge der kontinuierlich verbesserten
Implantatwerkstoffe und Operationstechniken hat sich der Einsatz einer Hiftendoprothese zu
einem der haufigsten und erfolgreichsten durchgefuhrten chirurgischen Eingriffe entwickelt.
Nach Angaben des statistischen Bundesamtes wurden 2012 bundesweit 212.300
Erstimplantationen am Huftgelenk durchgeflihrt [1] mit dem Ziel, eine dauerhaft schmerzfreie
Gelenkfunktion wiederherzustellen.

Laut einer skandinavischen Studie versagen knapp 6 % aller primaren Huftendoprothesen
innerhalb der ersten 10 postoperativen Jahre [2]. Als Hauptursache fir das Versagen wird
die partikelinduzierende aseptische Implantatiockerung genannt [2,3]. Hierbei lagern sich die
in den Gleitflachen generierten Abriebpartikel im periprothetischen Gewebe ab und rufen
entzlindliche Reaktionen hervor, die Osteolysen auslésen kdnnen [4].

Ein weiterer relevanter Parameter flr die ungestérte Langzeitfunktion von
Huftendoprothesen ist die postoperative Gelenkstabilitat. Bei einem unzureichend gewahrten
Bewegungsumfang (ROM- Range Of Motion) schlagt der Prothesenstiel an den Rand der
Hiftpfanne an. Im Zuge dieser Kontaktsituation (Impingement) kann neben der plastischen
Deformation der Implantatkomponenten der Prothesenkopf zunehmend aus der Huftpfanne
herausgehebelt werden (Subluxation). Eine fortschreitende Rotation des Huftstieles kann im
Anschluss zu einer vollstdndigen Ausrenkung des Gelenkes fihren (Luxation) [5,6]. Die
Haufigkeit fur diese schwerwiegende, oft sehr schmerzhafte Komplikation liegt gegenwartig
im Bereich von 3 % nach Primarversorgung [7] und bei 8 % nach der Revision [7,8].

Bedingt durch die weltweit stetig wachsende Anzahl von Implantationen und die begrenzten
Standzeiten der Primarimplantate besteht ein gesteigerter Bedarf an zuverlassigen
Langzeitlbsungen  fur die  Huiftrevisionsendoprothetik.  Die  Verringerung  der
Luxationshaufigkeit sowie die Reduzierung der Abriebpartikel zdhlen somit zu den

Schwerpunktthemen der Forschung im Bereich der muskuloskeletalen Biomechanik.

1.2 Stand der Forschung

In der Vergangenheit wurde eine Reihe von konstruktiven MalRnahmen getroffen, um die
Gelenkstabilitat des kilnstlichen Huftgelenkes zu erhéhen. Hierzu zahlen vorrangig die
Verwendung von gréReren Prothesenképfen [6,9], ein angepasstes Verhaltnis zwischen
Kopfgrélke und Prothesenhalsdurchmesser [10,11] sowie die Nutzung segmental erhdhter

Pfanneninserts [10].



1 Einleitung

Die Erhdhung der Gelenkstabilitat mit Hilfe eines stark vergréRerten Kopfdurchmessers ist
wirkungsvoll, bedingt jedoch eine vergroRerte Reibflache in der Gleitpaarung und fuhrt zu
einer erhdhten Abriebmenge [12-15]. Darlber hinaus wurden kidrzlich an grofRen
Metallkdpfen vermehrt korrosionsbedingte Beschadigungen der Kopfkonus-Verbindung
zusammen mit einer Freisetzung von Abriebpartikeln beobachtet [16-18].

Fur Patienten mit Instabilitatsproblemen am kunstlichen Huftgelenk wurden gekoppelte
Implantatsysteme entwickelt, bei denen die Kopfiberdachung Uber die Hemisphare der
Pfanne hinausgeht und somit fir eine erhéhte Gelenkstabilitdt sorgt. Solche Huftsysteme
zeigen jedoch wiederholt hohe Versagensraten [19,20], zu deren haufigsten Ursachen die
intraprothetische Lockerung und ein mechanisches Versagen der Komponenten zahlt [21].
Diese meist durch Zwangskrafte bedingten Ursachen kénnen durch den Einsatz eines

ungekoppelten tripolaren Dual-Mobility Systems (Abb. 1) vermieden werden.

Pfannenschale
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Abbildung 1. Konventionell eingesetztes ungekoppeltes tripolares Dual-Mobility Implantatsystem,
bestehend aus einer Pfannenschale (mit lateralem Uberstand), einer Zwischenschale aus Polyethylen
sowie einem Keramikkopf und einem Huftstiel [22].

Klinische Studien belegen, dass die Luxationsraten mit ungekoppelten Dual-Mobility
Implantatsystemen deutlich gesenkt werden konnten [23-27]. Das Dual-Mobility Prinzip
wurde in den 1970er Jahren von Bousquet und Rambert eingefihrt [25], um die
postoperative  Gelenkstabilitdt von Huftendoprothesen durch einen vergroRerten
Bewegungsumfang zu verbessern. Die Konstruktion nutzt den klassischen Prothesenkopf
und erganzt diesen durch eine partiell umgebende Zwischenschale aus Polyethylen. Damit
entsteht ein Endoprothesenkopf mit vergroRertem Kopfdurchmesser und zwei Gleitflachen;
d.h. eine innere Gleitflache zwischen dem klassischen Endoprothesenkopf und der
Zwischenschale sowie eine aufere Gleitflache an der Aulenseite der Zwischenschale.

Beckenseitig artikuliert die Zwischenschale entweder mit dem natlrlichen Acetabulum
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1 Einleitung

(bipolare Ausfiihrung) oder mit einer metallischen, innenseitig polierten Pfannenschale
(tripolare Ausfuhrung).

Ein Vorteil der Dual-Mobility Anordnung soll darin liegen, dass der GroRteil der alltaglichen
Gelenkbewegungen durch das Gleiten des Endoprothesenkopfes an der inneren Gleitflache
stattfinden kann. Fur grofle Bewegungsumfange steht zusatzlich die aulere Gleitflache
zwischen der Kunststoffschale und dem Acetabulum oder der Pfannenschale zur Verfligung.
Folglich kombiniert diese Anordnung eine kleine abriebarme Gleitpaarung mit einem effektiv
grofl’en Kopfdurchmesser [24].

Die gegenwartig im klinischen Einsatz verwendeten Dual-Mobility Implantatsysteme lassen
sich in konzentrische und exzentrische Systeme unterteilen. Diese Differenzierung bezieht
sich auf die Anordnung der Rotationszentren von Endoprothesenkopf und Zwischenschale
(Abb. 2).

Symmetrieachse der
Zwischenschale

Abbildung 2. Schnittdarstellung verschiedener Dual-Mobility Implantatsysteme im Vergleich zu einem
klassischen Standardimplantat: a) Standardimplantat, b) konzentrisches tripolares System, c)
exzentrisches tripolares System.

Bei einer konzentrisch angeordneten Zwischenschale fallen die Rotationszentren des
Endoprothesenkopfes und der Zwischenschale zusammen (Abb. 2b). In exzentrischen Dual-
Mobility Implantatsystemen hingegen besteht zwischen dem Rotationszentrum des
Prothesenkopfes und dem der Zwischenschale ein definierter Abstand ! (Abb. 2c). Diese
geometrische Anordnung erzeugt unter Krafteinwirkung ein Moment, welches nach
Uberwindung der Reibung an den Gleitflaichen die Zwischenschale in Richtung des
einwirkenden resultierenden Kraftvektors ausrichtet [28,29,61] und ein Abkippen in die
sogenannte Varus-Position verhindert. Als Varus-Position wird jene Schalenposition definiert,
in welcher die Symmetrieachse der Zwischenschale (vgl. Abb. 2) eine nahezu waagerechte
Position einnimmt, so dass die Schale den distalen Halsbereich des Huftstieles kontaktiert
(Abb. 3). Die dazu gegensatzliche Schalenposition ist die Valgus-Position, in welcher die
Symmetrieachse der Zwischenschale eine nahezu senkrechte Lage einnimmt und den

proximalen Halsbereich des Hiuiftstieles kontaktiert.
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Neutralstellung Valgus - Position Varus - Position
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Abbildung 3. Schematische Darstellung verschiedener Positionen der Zwischenschale sowie die
Lage der Symmetrieachse (gestrichelte Linie) in der Frontalebene.

1.3 Fragestellung und Zielsetzung

In der klinischen Praxis wurden nur wenige Falle zum Versagen von Dual-Mobility
Implantatsystemen beobachtet [30,31]. Eine haufige Versagensursache stellt dabei die
intraprothetische Lockerung dar, bei welcher der Formschluss zwischen dem
Endoprothesenkopf und der Zwischenschale aufgehoben ist. Infolgedessen ist ein Wechsel
der Implantatkomponenten erforderlich. Fur die zukinftige Vermeidung dieser Komplikation
ist ein vertieftes Verstandnis des dynamischen Verhaltens von Dual-Mobility
Implantatsystemen notwendig. Die Kinematik von exzentrischen und konzentrischen
Zwischenschalen unter physiologisch relevanten Randbedingungen wurde bisher nur
unzureichend analysiert. Frihere biomechanische Studien [28,29,32] untersuchten die
Kinematik der Zwischenschale nur theoretisch oder unter stark idealisierten Bedingungen,
bei denen das Vorhandensein von Schmierflissigkeit oder der Einfluss wechselnder
Krafteinleitungen unbertcksichtigt blieben. Bis heute wird die Position der Zwischenschale
ausschlief3lich mit Hilfe von Réntgenaufnahmen erfasst und kontrolliert [32-34]. Hierbei ist als
nachteilig anzusehen, dass diese Form der Diagnostik keine Ruckschlisse zur Erlangung
der Schalenposition erlaubt und nur eine Augenblicksaufnahme liefert. Insbesondere bleibt
unklar, welche Bedeutung die Selbstorientrierung exzentrischer Systeme bzw. die Bewegung
des Prothesenstieles bei der Ausrichtung der Zwischenschale einnimmt. Weiterhin ist unklar,
inwieweit die in zahlreichen klinischen Studien bestatigte erhéhte Gelenkstabilitat von Dual-
Mobility Implantatsystemen [23-27,35] ausschlieRlich auf den vergroRerten Kopfdurchmesser
zurtickgefiihrt werden kann.

Neben dem wenig untersuchten dynamischen Verhalten der Zwischenschale ist die
Verschleil’charakteristik von Dual-Mobility Implantatsystemen ebenfalls weitestgehend

unbekannt. Vor allem bei exzentrisch angeordneten Zwischenschalen ist aufgrund der
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2 Material und Methoden

Selbstpositionierung eine vermehrte Artikulation im polierten Pfannengrundkoérper zu
erwarten. Eine standardisierte Verschleilluntersuchung gemal ISO 14242 ist fir dieses
Implantatdesign mit den gegenwartig auf dem Markt befindlichen Simulatoren nicht mdglich.
Ursache hierfur ist das Unvermogen der Simulatoren die Reaktionskraft physiologisch
veranderlich einzuleiten [36]. So fuhrt eine ausschlieRlich einachsige Krafteinleitung nur zu
einer einmaligen Ausrichtung der Zwischenschale wahrend des Simulationsintervalls.

Das Ziel der vorgelegten Dissertation bestand darin, das dynamische Verhalten sowie die
Kinematik von konzentrischen und exzentrischen tripolaren Implantatsystemen zu
untersuchen und das Luxationsverhalten von Dual-Mobility Systemen zu bestimmen.

Dazu wurde im Rahmen der ersten Arbeit [I] zunachst die Relativbewegung zwischen Femur
und Becken flr verschiedene Alltagsbewegungen analysiert. In Verbindung mit zeitlich
konsistenten Kraftdaten sollten anschlieRend aktivitdtsspezifische Bewegungsformen
erzeugt werden, die eine Bewegung des Implantates unter Krafteinleitung mit Hilfe eines
Industrieroboters ermoglichen.

Die zweite Arbeit [ll] geht auf die Orientierung der Zwischenschale unter Berlicksichtigung
der zuvor generierten physiologischen Bewegungs- und Belastungssituationen ein. Ferner
sollten ein konzentrisches und ein exzentrisches Dual-Mobility Design einem konventionellen
Standarddesign  mit  gleichem  KopfaulRendurchmesser  gegenubergestellt  und
luxationsassoziierenden Bewegungen unterworfen werden. Als Messgrof3en zur Beurteilung
der Gelenkstabilitdt dienen der Bewegungsumfang bis zum Impingement sowie das
Widerstandsmoment gegeniber Subluxation.

Die Untersuchung der VerschleiRcharakteristik von exzentrischen Dual-Mobility
Implantatsystemen ist Bestandteil der dritten Arbeit [lll]. Hierbei sollte mit Hilfe eines
numerischen Modells das Verhaltnis zwischen Innen- und AufRenartikulation im Hinblick auf
die Generierung von Abriebpartikeln fur verschiedene Bewegungsformen qualitativ

abgeschatzt werden.

2 Material und Methoden

2.1 Bestimmung aktivitatsspezifischer Parametersatze zur Beschreibung der

Kinematik und Dynamik am endoprothetisch versorgten Hiiftgelenk

Fiar die Bestimmung der Relativbewegung im Huftgelenk wurden die von Bergmann [37]
erhobenen Bewegungsdaten ausgewertet. Diese stammten von ausgewahlten Patienten,
denen ein instrumentierter Huftstiel implantiert wurde und deren untere Extremitat im
Rahmen einer Bewegungsanalyse mit reflektierenden Markerpunkten versehen wurde.
Wahrend der Bewegungsanalyse  absolvierten die  Patienten  verschiedene
Bewegungsformen, bei denen die applizierten Marker durch ein optisches Messsystem
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2 Material und Methoden

erfasst wurden. Um die Lage von wichtigen Referenzpunkten, wie beispielsweise den
Gelenkzentren relativ zu den Hautmarkern wahrend der Bewegung zu bestimmen, wurden
die patientenspezifischen Bewegungsdaten durch die Auswertung von
computertomographischen Aufnahmen erganzt.

Anhand der zeitabhangigen dreidimensionalen Trajektorien ausgewahlter Referenzpunkte
wurde die Relativbewegung zwischen Becken und Femur fur die Aktivitdten Gehen,
Kniebeugen, Treppensteigen sowie eine Kombination aus Hinsetzen und Aufstehen
rekonstruiert.

In der Arbeit [I] wurde zunachst die Bewegung des Beckens und des Femurs bezlglich eines
raumfesten Koordinatensystems  (xoyozo) betrachtet. Fir die Bestimmung der
Eigenbewegungen wurden aus drei Referenzpunkten je Koérpersegment lokale kartesische
Koordinatensysteme (Beckenkoordinatensystem: xgygzs, Femurkoordinatensystem: Xxgyrzg)

erzeugt (Abb. 4), deren gemeinsamer Ursprung das Zentrum des Femurkopfes darstellte.

Abbildung 4. Darstellung der generierten Koordinatensysteme und Einheitsvektoren an der linken
unteren Extremitat.

Wahrend der Bewegung veranderte sich die Lage der lokalen Koordinatensysteme Xgygzg

sowie Xryrzr stetig in Bezug auf das raumfeste Koordinatensystem xqyozo. Diese raumliche

Orientierung lie3 sich mit Hilfe von Einheitsvektoren der Koordinatenachsen (eXBeyBeZB) und

(exFeyFeZF) (Abb. 4) beschreiben, welche auf Grundlage der von Bergmann [37]

gemessenen Referenzpunkte berechnet wurden. Folglich konnten die Drehbewegungen des
6



2 Material und Methoden

Femurs und des Beckens im raumfesten System xoyoz, mit Hilfe von zeitlich veranderlichen
Rotationsmatrizen erfasst werden. Um die Orientierung des Femurs relativ zum Becken zu
bestimmen, wurde aus den beiden segment-spezifischen Rotationsmatrizen eine
Transformationsmatrix  gebildet, welche es erlaubte, die Drehbewegung des
Femurkoordinatensystems xgyrzr im Beckenkoordinatensystem xgygzg auszudricken [I]. Im
Ergebnis liel3 sich die Rotation des Femurs in drei Drehwinkel zerlegen, welche eine Folge
von drei aufeinanderfolgenden Elementardrehungen um die Koordinatenachsen
reprasentierten. Gemal der Definition von Kardan-Winkeln erfolgten die Rotationen jeweils
um die mitgedrehten Koordinatenachsen und entsprachen physiologisch der Drehreihenfolge
Flexion/Extension — Abduktion/Adduktion — Innen-/Auf3enrotation.

Im Rahmen der von Bergmann durchgefiihrten Bewegungsanalyse [37] wurden neben den
dreidimensionalen Trajektorien der Referenzpunkte zeitgleich die an der Gelenkflache
wirkenden Kontaktkrafte telemetrisch ermittelt. Die von Bergmann [37] im raumfesten
System (XoyoZo) gemessenen Kontaktkrafte wurden in das Koordinatensystem des Beckens
(xsypzg) transformiert [I], um kinematisch und dynamisch konsistente Datensatze in einem
Bezugssystem zu erzeugen.

Fir die physiologische Bewegungssimulation mit Hilfe eines Industrieroboters [II] wurden die
gemittelten Datensatzen [37] des Patienten ,PFL“ genutzt. Im Gegensatz zu den gemittelten
Datensatzen aller an der Studie von Bergmann beteiligten Patienten existierten fir den
Patienten ,PFL" definierte Werte fir die Pfannen- und Femurposition [ll], so dass eine exakte

Ausrichtung der Komponenten erfolgen konnte.

2.2 Analyse des dynamischen Verhaltens der Zwischenschale

Mit Hilfe eines sechsachsigen Industrieroboters (TX200, Staubli GmbH, Bayreuth,
Deutschland), wurden unterschiedliche Dual-Mobility Implantatsysteme alltaglichen
physiologischen Bewegungen und Belastungen unterworfen [ll]. Die experimentellen
Untersuchungen basierten auf eigens entwickelten konzentrischen und exzentrischen
tripolaren Implantatsystemen (Spezialanfertigung der Fa. OHST Medizintechnik AG,
Rathenow, Deutschland), deren Zwischenschalen einen AufRlendurchmesser von 40 mm
besalRen. Die Konstruktion des exzentrischen Systems wies zwischen den Rotationszentren
einen definierten Abstand von 2 mm auf. Sowohl die konzentrische als auch die exzentrische
Zwischenschale bestanden aus ultrahochmolekularem Polyethylen (UHMW-PE) und
umschlossen partiell einen keramischen Endoprothesenkopf (Biolox®Forte, CeramTec,
Plochingen, Deutschland) mit einem AuRendurchmesser von 28 mm. Die beckenseitige
Lagerung der Dual-Mobility Implantatsysteme erfolgte durch die Einbettung des
Pfannengrundkoérpers mit poliertem Pfanneninsert in Gieltharz (RenCast FC52, Huntsman

Advanced Materials, Duxford, England). Um physiologische Schmierverhaltnisse zu
7



2 Material und Methoden

simulieren, waren die inneren und aufleren Artikulationsflachen der Implantate permanent
von bovinem Kalberserum (Proteingehalt 30g/l, PAA Laboratories GmbH, Pasching,
Osterreich) umgeben (Abb. 5b).

Fur die Erfassung der relativen Schalenbewegung wurden der Pfannengrundkdérper, die
polymere Zwischenschale, sowie ein am Roboterarm adaptierter Hiftstiel mit reflektierenden

Messmarkern versehen (Abb. 5b).

Stereokamerasystem

Industrieroboter
b)
Videokamera

Behalter mit
Dual-Mobility Serum

Abbildung 5. a) Prufaufbau zur Analyse der Schalenbewegung bestehend aus einem Industrieroboter
mit einem daran befestigtem Huftstiel und adaptiertem Dual-Mobility System, Kreuztisch mit
Serumbehalter und Pfannenaufnahme zur physiologischen Simulation des beckenseitigen Lagers,
einem Stereokamerasystem sowie einer Videokamera; b) Detailaufnahme des mit optischen
Messmarkern versehenen Dual-Mobility Systems wahrend der Bewegungssimulation.

Im Zuge der Bewegungssimulation zeichnete ein Stereokamerasystem (Pontos, GOM mbH,
Braunschweig, Deutschland) (Abb. 5a) die Verschiebungen der einzelnen Markerpositionen
auf, so dass im Anschluss die relative Schalenkinematik mit Hilfe der Auswertesoftware
ermittelt werden konnte. Dartber hinaus wurde zu Beginn und am Ende der
Bewegungssimulation die Orientierung der Zwischenschale in der Frontal- und
Transversalebene erfasst. Zu den untersuchten Bewegungsformen des Alltags zahlten
Gehen, Kniebeugen, Treppensteigen sowie ein kombinierter Lastfall aus Hinsetzen und
Aufstehen. Jede dieser Aktivititen wurde unter Einhaltung physiologischer

Geschwindigkeiten mit 100 Bewegungszyklen simuliert [ll]. Die mit Hilfe des
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2 Material und Methoden

Industrieroboters aufgebrachten Krafte betrugen ein Viertel der tatsachlichen Gelenkkrafte,
um Beschadigungen am Prifstand zu vermeiden.

Fur die Analyse des dynamischen Verhaltens der Zwischenschale unter postoperativ
moglichen Bedingungen wurden die Zwischenschalen vor Beginn einer jeden Simulation
manuell definiert positioniert. Diese Schalenstellungen beinhalteten neben der
Neutralstellung eine extreme Varus- und Valgusposition (siehe Abb. 3).

Um eine qualitative Aussage zur Verschleil3charakteristik von exzentrischen Dual-Mobility
Implantatsystemen treffen zu koénnen, wurde im Anschluss an die experimentellen
Untersuchungen die Selbstpositionierung der exzentrischen Zwischenschale numerisch
betrachtet. Hierzu wurde ein mathematisches Modell analog zum experimentellen Aufbau
generiert, welches die zeitabhangigen Verlaufe der am Implantat angreifenden Reibmomente
sowie den Verlauf des Ausrichtmomentes fur die im Fokus stehenden Bewegungsformen

beschreibt und den Einfluss der Clearance im Laufspalt berlcksichtigt [llI].

2.3 Analyse der Gelenkstabilitdt von tripolaren Dual-Mobility Implantatsystemen

Fir die biomechanische Analyse der Gelenkstabilitit wurden die in Abschnitt 2.2
beschriebenen konzentrischen und exzentrischen tripolaren Endoprothesensysteme
(Zwischenschalenauflendurchmesser: 40 mm) sowie ein vollkeramisches
Standardhiftimplantat (Bioon®DeIta, CeramTec GmbH, Plochingen, Deutschland) mit einem
Kopfdurchmesser von ebenfalls 40 mm verwendet. Die zu prifenden Implantate wurden an
einem Huftstiel adaptiert, der mit Hilfe des Industrieroboters physiologisch belastet wurde
[37] und entlang der Stielachse eine Rotationsbewegung nach innen und auf3en ausfihrte
[I1]. Zur Reproduktion physiologischer Reibverhaltnisse erfolgte wieder eine Benetzung der
Gleitflachen mit bovinem Kalberserum. Um die aus der klinischen Praxis bekannte posteriore
und anteriore Endoprothesenluxation [38,39] experimentell zu provozieren, wurden zwei
verschiedene Gelenkstellungen untersucht: eine simulierte tiefe Sitzhaltung mit 90° Flexion/
0° Adduktion (erhdhtes posteriores Luxationsrisiko) und eine Gelenkstellung von 10°
Extension/ 15° Adduktion zur Simulation einer Uberstreckbewegung mit erhéhtem anterioren
Luxationsrisiko. Neben den Gelenkstellungen wurde ebenfalls die Position der Pfanne mit
Inklinationswinkel von 45° und 60° sowie Versionswinkel von 15°, 30° und -15° variiert.
Insgesamt erfolgte die Analyse des Luxationsverhaltens an drei Lastfallen, die jeweils mit

einer Auf3en- und Innenrotationsbewegung kombiniert wurden (Tab. 1).



3 Ergebnisse

Tabelle 1. Pfannen- und Stielpositionen der experimentell untersuchten luxationsassoziierten
Lastfalle.

Maximaler

Lastfall Pfannenposition Stielposition Rotationswinkel

45° Inklination/ 90° Flexion/ 55° Innenrotation
15° Anteversion 0° Adduktion 60° AulRenrotation

2 60° Inklination/ 90° Flexion/ 55° Innenrotation
15° Retroversion  0° Adduktion 60° AulRenrotation
3 45° |Inklination/ 10° Extension/ 55° Innenrotation

30° Anteversion 15° Adduktion  60° AulRenrotation

Zur Bewertung der Luxationssicherheit wurde der Range of Motion bis zum Impingement und
zur Luxation sowie das Widerstandsmoment wahrend der Subluxationsphase gemessen. Im
Falle einer ausbleibenden Luxation wurde der Roboter bei unphysiologischen Drehwinkeln

von 55° fir die Innenrotations- und 60° fir die AuRenrotationsbewegung [40] angehalten.

3 Ergebnisse

3.1 Kinematik und Dynamik am endoprothetisch versorgten Hiiftgelenk

Fir die Bewegungsformen Gehen, Kniebeugen, Treppensteigen sowie flr die kombinierte
Bewegung aus Hinsetzen und Aufstehen wurde die Bewegung des Femurs relativ zum
Acetabulum durch drei zeitlich veranderliche Drehwinkel beschrieben (Abb. 6). Anhand der
Winkelverlaufe wird ersichtlich, dass der maximale Winkelbereich der Extensions-
/Flexionsbewegung fur die Aktivitaten Kniebeugen, Treppensteigen und Hinsetzen-Aufstehen
im Vergleich zum einfachen Gehen sehr viel groRer war. Des Weiteren wurde der kleinste
Winkelbereich fur die Innen- und AuBenrotation wahrend der Kniebeuge ermittelt.

Analog zu den zeitabhangigen Drehwinkeln erfolgte die Darstellung der aktivitatsspezifischen
vektoriellen Kraftkomponenten (Abb. 6), deren Orientierung auf dem in Abschnitt 2.1
definierten Koordinatensystem beruhte. Die Kurven der Kraftvektoren zeigen, dass die
vertikale Kraftkomponente F, fur die untersuchten Bewegungsformen die betragsmaRig
dominierende Komponente darstellte.

Die vorgestellten zeitlich konsistenten Parametersatze [l] bildeten die Grundlage flr eine
Simulation  alltaglicher = Bewegungsformen, bei der erstmalig physiologische

Relativbewegungen mit entsprechenden Kraftprofilen kombiniert wurden.
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Abbildung 6. Aufbereitete Parametersatze fir die physiologischen Bewegungssimulation am
Industrieroboter, dargestellt an jeweils einem Bewegungszyklus und verschiedenen
Alltagsbewegungen (FE: Flexionswinkel (+) oder Extensionswinkel (-); AA: Abduktionswinkel (+) oder
Adduktionswinkel (-); IAR: Innenrotationswinkel (-) oder Aufenrotationswinkel (+) sowie den
Kraftkomponenten F,, F, und F,).
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3.2 Dynamik der Zwischenschale unter physiologischen Randbedingungen

Mit Hilfe der Robotersimulation unter physiologischen Randbedingungen konnten
Differenzen im Bewegungsverhalten der konzentrischen und exzentrischen Zwischenschale
nachgewiesen werden. Die konzentrische Zwischenschale wurde vornehmlich durch die
Bewegung des Hiftstieles gefiihrt. Bei jeder Bewegungsform kontaktierte der Stiel zunachst
die Zwischenschale und positionierte diese so, bis kein erneutes Impingement zwischen Stiel
und der Zwischenschale mehr auftrat [ll]. AnschlieBend verharrte die Zwischenschale
weitestgehend in dieser Position bis die Simulation beendet war.

Im Gegensatz dazu wurde die Bewegung der exzentrischen Zwischenschale durch das
resultierende Ausrichtmoment kontrolliert. Bei allen Bewegungsformen und in allen
Zwangspositionen richtete sich die Zwischenschale nach einer initialen Stellungskorrektur zu
Beginn der Messung im Pfanneninsert neu aus. AnschlieBend verharrte die exzentrische
Zwischenschale wahrend der zyklischen Bewegungen Gehen, Kniebeugen und

Treppensteigen in aktivitatsspezifischen moderaten Valgus-Positionen (Abb. 7a).

a) Treppensteigen
proximal

ventralﬁ_%ﬁ : . B
=~ medial 2
k. B '

Abbildung 7. Darstellung des dynamischen Verhaltens einer exzentrischen Zwischenschale wahrend
der physiologischen Bewegungssimulation. (a) Im Verlauf der Gangbewegung, der Kniebeuge oder
des Treppensteigens verharrte die Zwischenschale in einer festen Position; (b) bei der kombinierten
Bewegung aus Hinsetzen und Aufstehen bewegte sich die polymere Zwischenschale permanent mit.
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3 Ergebnisse

Wahrend der kombinierten Bewegung aus Hinsetzen und Aufstehen variierte der
resultierende Kraftvektor in der Richtung sehr stark, so dass das resultierende
Ausrichtmoment an der exzentrischen Zwischenschale eine permanente Neuorientierung im
Raum bewirkte (Abb. 7b). Ein Impingement zwischen dem Huftstiel und der Zwischenschale
trat jedoch nicht auf.

Das fur die exzentrischen Zwischenschalen experimentell bestimmte Bewegungsverhalten
konnte durch das numerische Modell [Ill] ebenfalls gut beschrieben werden. Fir den Lastfall
Hinsetzen-Aufstehen lagen die zeitabhangigen Verldufe des Reibmomentes, das der
Selbstpositionierung der Zwischenschale entgegenwirkt, und des geometrisch bedingten
Ausrichtmomentes sehr eng beieinander, wobei das Ausrichtmoment minimal groRere Werte

aufwies (Abb. 8b).

Radiale Clearance =90 ym Radiale Clearance =100 pm
a) Treppensteigen
\ ------- Reibmoment Ausrichtmoment [~ Reibmoment Ausrichtmoment |
4,5 T T T X T ¥ T
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b) Hinsetzen / Aufstehen
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Abbildung 8. Mit Hilfe des numerischen Modells generierte zeitabhangige Momentenverlaufe fir die
Bewegungen Treppensteigen (a) und der Bewegungskombination aus Hinsetzen und Aufstehen (b).
Linke Seite: Modellparameter entsprechen dem experimentellen Aufbau. Rechte Seite:
Modellparameter beinhalten eine um 10 um erhéhte radiale Clearance.
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3 Ergebnisse

Diese Dominanz gegeniiber dem Reibmoment wiirde flir eine permanente Neuorientierung
der Zwischenschale sorgen. Bei den ubrigen Bewegungen war das Reibmoment im
Vergleich zum Ausrichtmoment stets groBer (Abb. 8a), was einem Verharren der
exzentrischen Zwischenschale entsprechen wirde. Des Weiteren zeigte das Modell auf,
dass eine Vergrofierung der radialen Clearance um 10 ym eine signifikante Verringerung
des Reibmomentes zur Folge hatte (Abb. 7, rechte Seite). Folglich wurde eine Vergrofierung
der Clearance eine im Hinblick auf den Abrieb eher unerwiinschte permanente

Neuorientierung der Zwischenschale wahrend des Bewegungszyklus bewirken.

Zusatzlich zur Analyse des dynamischen Verhaltens von konzentrischen und exzentrischen
Zwischenschalen wahrend der Bewegungssimulation wurde am Ende der 100 betrachteten
Aktivitatszyklen die Orientierung der Zwischenschale in der Frontal- und Transversalebene
gemessen [ll]l. Hierbei zeigte sich, dass der in der Frontalebene gemessene
Inklinationswinkel € fir das konzentrische Design sehr viel groRer ausfiel, insbesondere nach
einer manuellen Varus-Positionierung zu Beginn der Simulation (Tab. 2). Die
Schalenneuorientierung in  der Transversalebene, veranschaulicht durch den
Anteversionswinkel @ [ll], lag fir das konzentrische Design im Bereich von 23.8° bis 47.8°

und fur das exzentrische Design im Bereich von 22.7° bis 53° (Tab. 2).

Tabelle 2. Orientierung der konzentrischen und exzentrischen Zwischenschale in der Frontalebene
(Inklinationswinkel €) sowie in der Transversalebene (Anteversionswinkel @) nach 100 vollstandig
simulierten aktivitdtsspezifischen Bewegungszyklen.

Bewegung Startposition Inklinationswinkel € [°] Anteversionswinkel ¢ [°]
Design konzentrisch  exzentrisch konzentrisch exzentrisch
neutral 59.6 58.2 243 22.7
Gehen valgus 33.3 27.4 30.8 41.2
varus 90.4 21.5 37.6 53.0
neutral 70.4 20.0 33.7 17.4
Kniebeugen valgus 32.2 32.2 34.4 34.3
varus 81.9 22.7 35.9 46.0
neutral 16.0 16.5 25.7 36.0
Treppensteigen valgus 37.6 26.1 31.5 33.4
varus 26.8 21.2 47.8 27.7
. neutral 77.2 20.2 23.8 31.9
"/ﬂzfsizfgn/ valgus 34.0 18.0 254 412
varus 58.4 25.2 45,5 38.9
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3 Ergebnisse

3.3 Gelenkstabilitat von tripolaren Dual-Mobility Implantatsystemen

Nachfolgend werden die verschiedenen Dual-Mobility Implantatsysteme mit einem
bewahrten vollkeramischen Standardimplantat als Referenz verglichen.

In der simulierten tiefen Sitzposition (90° Flexion / 0° Adduktion) wurden zwei verschiedene
Pfannenpositionen untersucht. Sowohl bei einer Pfannenposition von 45° Inklination / 15°
Anteversion als auch bei 60° Inklination / 15° Retroversion konnten unabhangig von der Art
der Rotationsbewegung und des Implantatdesigns keine vollstandigen Luxationen innerhalb
der physiologischen Grenzen beobachtet werden.

Wahrend der AulRenrotationsbewegung erreichten nahezu alle Systeme unabhangig von der
Pfannenposition den maximalen Wert von 60°, ohne dass ein Impingement des Stieles
auftrat (Abb. 9). Bei der Innenrotationsbewegung erreichte das keramische
Standardimplantat flur beide Pfannenpositionen den gréten Bewegungsumfang. Das
exzentrische Dual-Mobility System zeigte den geringsten Bewegungsumfang bevor die sich
anschlielRende Subluxationsphase eingeleitet wurde. Im Gegensatz dazu erreichte das
exzentrische Design die grofiten Widerstandsmomente wahrend der Subluxationsphase
(Abb. 10).

100

Konzentrisches Design
< 800 M Exzentrisches Design
2 Standardimplantat
s 60
— 2
=~ 5 40
5§ £
§ 20
g
g 0
g_
x E -20
g -40
=
2 .60
2 .
<
-80

Pfannenposition: 45° Inklination/ 60° Inklination/ 45° Inklination/
15° Anteversion 15° Retroversion 30° Anteversion
: [YEPR. 90° Flexion/ 90° Flexion/ 10° Extension/
Stiel tion:
felposition 0° Adduktion 0° Adduktion 15° Adduktion

Abbildung 9. Mittelwerte (n=3) der erreichten maximalen Bewegungsumfange (ROM) bis zum
Impingement fir die verschiedenen tripolaren Dual-Mobility Implantatsysteme im Vergleich zum
Standardimplantat. Die Versuchsparameter umfassten sowohl Innenrotationsbewegungen als auch
AuRenrotationsbewegungen, drei verschiedene Pfannenpositionen sowie zwei unterschiedliche
Stielpositionen.

Bei der Stielposition von 10° Extension / 15° Adduktion in Kombination mit einer
Pfannenposition von 45° Inklination / 30° Anteversion Uberschritten alle Systeme die
physiologischen Grenzen von 22° bei der Innenrotation und 31° fir die Auenrotation ohne

ein Impingement zu verursachen. Eine Kontaktsituation wurde erst bei einer
15



4 Diskussion und Ausblick

unphysiologischen AuRenrotationsbewegung von 55° fur beide tripolaren Systeme detektiert
(Abb. 9). Aufgrund eines ausbleibenden Impingements beim keramischen Standardimplantat

konnte kein erhdhtes Widerstandsmoment ermittelt werden (Abb. 10).

Konzentrisches Design

I Exzentrisches Design
| Il Standardimplantat
3
]
*
0

Widerstandsmoment [Nm]
]

igio. 45° Inklination/ 60° Inklination/ 45° Inklination/
Rignnenmosition: 15° Anteversion 15° Retroversion 30° Anteversion
Stielposition: 90° Flexion/ 90° Flexion/ 10° Extension/
0° Adduktion 0° Adduktion 15° Adduktion
Rotationsrichtung: Innenrot. Innenrot. Aulenrot.

* Kein Widerstansmoment durch ausbleibendes Impingement fir das Standardimplantat ermittelbar

Abbildung 10. Mittelwerte (n=3) der detektierten maximalen Widerstandsmomente fir die
verschiedenen tripolaren Dual-Mobility Implantatsysteme im Vergleich zum Standardimplantat. Alle
dargestellten  Widerstandsmomente  wurden  wahrend der innenrotierend eingeleiteten
Subluxationsphase fir drei verschiedene luxationsassoziierende Lastfalle ermittelt.

Die von den tripolaren Systemen wahrend des dritten luxationsassoziierenden Lastfalls
(Stielposition von 10° Extension / 15° Adduktion in Kombination mit einer Pfannenposition
von 45° Inklination / 30° Anteversion) erzielten Widerstandsmomente waren hoher als bei
den Ubrigen zwei Lastfallen (Abb. 9). Auffallend war auch hier, dass das exzentrische Dual-

Mobility System das héchste Widerstandsmoment im Verlaufe der Subluxation erzielte.

4 Diskussion und Ausblick

4.1 Diskussion

Im Fokus der vorgestellten Untersuchungen stand das dynamische Verhalten der
konzentrischen und exzentrischen Zwischenschalen von Dual-Mobility Implantatsystemen
unter physiologischen Randbedingungen. Verschiedene alltagliche Bewegungsformen
wurden mit Hilfe eines Industrieroboters bei physiologischer Krafteinleitung und unter
Schmierung simuliert. Weiterhin wurde die Gelenkstabilitdt von tripolaren Dual-Mobility
Implantatsystemen im Vergleich zu einer klassischen Hiftendoprothese mit gleichem

Artikulationsdurchmesser untersucht.

16



4 Diskussion und Ausblick

Die Funktion von Dual-Mobility Implantatsystemen wurde in der Vergangenheit experimentell
nur bedingt in wenigen biomechanischen Studien untersucht [28,29,32]. Die Versuche
beschrankten sich dabei meist auf axiale Krafteinleitungen [28,29] und einachsige
Rotationsbewegungen [29,32]. Dennoch lieRen sich mit Hilfe dieser Experimente die
grundlegenden Funktionsprinzipien der unterschiedlichen Schalenvarianten bestimmen.
Ungeklart blieb aber das dynamische Verhalten von Dual-Mobility Implantatsystemen
wahrend alltaglicher Bewegungen sowie die moglichen Hintergrinde fur das aus der
klinischen Praxis bekannte implantatspezifische Versagen [31,41], die sogenannte
intraprothetische Lockerung.

In der vorliegenden Dissertation wurden in Erweiterung zu friiheren Arbeiten physiologische
Bewegungsablaufe genutzt, um das in-vivo Verhalten der Dual-Mobility Implantatsysteme
realitatsnaher zu simulieren und mdégliche Ursachen fir ein Implantatversagen zu ermitteln.
Dazu gehorten die physiologische Relativbewegung der artikulierenden Korpersegmente, die
Berucksichtigung realer Gelenkkrafte, das Vorhandensein von Schmiermedium im
Gelenkspalt sowie natlrliche Belastungsfrequenzen.

Die Relativbewegung zwischen Becken und Femur wahrend des Gangzyklus wurde bereits
mehrfach von verschiedenen Arbeitsgruppen untersucht [42-44]. Jedoch ist die
Beschreibung von Relativbewegungen weiterer alltaglicher Bewegungsformen in der
Literatur bisher nicht erfolgt.

Im Rahmen dieser Arbeit wurden neben dem Gangzyklus die Relativbewegungen flr die
Aktivitaten Treppensteigen, Kniebeugen und dem kombinierten Lastfall aus Hinsetzen und
Aufstehen anhand der von Bergmann [37] erhobenen Bewegungsdaten beschrieben [I].
Diese Aktivitaten sind weniger stark frequentiert als der Gangzyklus [45], bilden jedoch durch
die differierenden Bewegungsumfange vor allem im Bereich der Flexion/Extension einen
essentiellen Bestandteil des alltaglichen Bewegungsprofils [I].

Im Gegensatz zur Relativkinematik der artikulierenden Partner wurde die resultierende
Gelenkkraft fir den Grolteil der alltaglichen Bewegungen bereits in friiheren Studien
angegeben [37,46-49]. Daher wurden die Datensatze zur Beschreibung der
Relativbewegung durch die im Rahmen der Bewegungsanalyse von Bergmann [37]
telemetrisch ermittelten Gelenkkrafte erganzt. Damit wurde es moglich, zeitlich konsistente
Parametersatze aus Relativbewegung und Belastung in einem gemeinsamen
Referenzkoordinatensystem zu definieren [I]. Mit dieser Beschreibung gelang es erstmals,
abgesehen vom Gangzyklus, fir den im Rahmen der aktuellen ISO 14242 sowohl
Bewegungs- als auch Belastungsparameter existieren, verschiedene Alltagsbewegungen im
Hulftgelenk unter realitdtsnahen Bedingungen zu simulieren.

Neben der Verwendung der zeitlich konsistenten Datensatze aus Drehwinkeln und

Kraftkomponenten wurde die Bewegungssimulation unter der Zugabe von bovinem
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4 Diskussion und Ausblick

Kalberserum als Schmiermedium realisiert. Kalberserum wird als Testmedium bei genormten
Verschleifluntersuchungen von Huftendoprothesen eingesetzt und soll das Vorhandensein
der natirlichen Synovia simulieren [50].

Im Ergebnis der physiologischen Bewegungssimulation [II] konnte analog zu Krein und Chao
[28] ein passives Bewegungsverhalten der konzentrischen Zwischenschale nachgewiesen
werden. Die raumliche Neuorientierung der Zwischenschale erfolgte bei insuffizientem ROM
an der inneren Gleitpaarung nur mit Hilfe eines Stielkontaktes. Daruber hinaus verblieb die
konzentrische Zwischenschale nach einer manuellen Varus-Positionierung zu Beginn der
Simulation auch im Anschluss an die 100 absolvierten Bewegungszyklen in einer
abgekippten Varus-Position. Dieses auf die Geometrie und das Eigengewicht der Schale
zurtickzufuihrende Verhalten wurde ebenfalls in der klinischen Studie von Moéllers et al. [51]
beobachtet. Dort stellten sich ausnahmslos alle konzentrischen bipolaren Endoprothesen
bereits unmittelbar postoperativ in maximaler Varus-Position ein.

Bedingt durch die Neigung konzentrischer Systeme, in eine Varus-Position abzukippen, sind
vorzeitige Verschleildspuren in Form von unregelmaligem Abrieb der Schaleninnenkontur
sowie plastischen Deformationen am distalen Rand der Schale infolge des Stielkontaktes zu
erwarten. Ubereinstimmend wurden in klinischen Studien an intraprothetisch gelockerten
Dual-Mobility Implantatsystemen massiv eingelaufene Innenkonturen [31] sowie stark
deformierte und abgeriebene distale Schalenbereiche festgestellt [24,27,52]. Eine weitere
mdgliche Folge der Schalendynamik kénnte die von Philippot et al. [31] an konzentrischen
Dual-Mobility Implantatsystemen vereinzelt beobachtete Fibrose im Randbereich des
Pfannenkérpers sein, die eine Artikulation der &uReren Gleitpaarung verhindert.
Entsprechend der dargelegten perioperativen und radiologischen Befunde [24,31,51,52]
sowie den Ergebnissen der vorgestellten biomechanischen Untersuchungen [l1] I1&sst sich ein
Zusammenhang zwischen konzentrischen Zwischenschalen und der klinisch auffalligen
intraprothetischen Lockerung erkennen.

Neben dem konzentrischen Schalendesign wurde im Rahmen der vorgestellten
biomechanischen Bewegungssimulation die Dynamik von exzentrischen tripolaren Dual-
Mobility Implantatsystemen untersucht [ll]. Unabhangig von der Bewegungsform und der
Zwangslage orientierte sich die exzentrische Schale unter Krafteinwirkung, analog zu
frGheren biomechanischen Studien [28,29,32], ohne ein Impingement des Stiels an der
Zwischenschale eigenstandig in eine bewegungsspezifische Valgus-Position. Damit konnte
der von Lee et al. [30] sowie Rowe et al. [32] an Patienten radiologisch festgestellte Effekt
der Selbstzentrierung unter physiologischen Randbedingungen experimentell nachgewiesen
werden.

Sowohl die numerische Modellbeschreibung [lll] als auch die experimentellen

Untersuchungen der Bewegungssimulation [ll] ergaben, dass eine exzentrische
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Schalenanordnung keine permanente Neuorientierung wahrend der Bewegungszyklen
bewirkte. Vielmehr fand im Laufe des Aktivitdtszyklus die Hauptartikulation an der inneren
kleineren Gleitpaarung statt, sofern die Richtung des resultierenden Kraftvektors wenig
streute und das ausrichtende Moment gering war. Einzig fur den kombinierten Lastfall aus
Hinsetzen und Aufstehen variierte die Richtung des Kraftvektors verhaltnismaRig stark, so
dass die Zwischenschale eine permanente Relativbewegung ausfluhrte.

Das experimentell Gberprifte mathematische Modell beriicksichtigte zusatzlich den Einfluss
der radialen Clearance an der inneren und auferen Gleitpaarung [ll]]. Die Ergebnisse
zeigten, dass eine Erhéhung der radialen Clearance eine Verringerung des Reibmomentes
bewirkte, was auf den verringerten Reibfaktor zurtickgefiihrt werden konnte [53]. Folglich
kann eine inadaquate Dimensionierung der Clearance eine Dominanz der auf3eren gréfReren
Gleitpaarung verursachen.

Die Gelenkstabilitat von tripolaren Dual-Mobility Implantatsystemen wurde anhand von drei
luxationsassoziierenden Lastfallen experimentell charakterisiert [ll]. Hierbei wurden die
vorgegebenen physiologischen Grenzen [40] unabhangig vom Design und Lastfall ohne den
Eintritt einer Luxation Uberschritten. Im Allgemeinen war der erreichte ROM bis zum
Impingement fur die tripolaren Systeme geringfigig kleiner, was sich auf die Geometrie der
verwendeten Pfanneninserts zurlckfuhren liel3 [ll]. Trotz dieser Einschrankung zeigte das
exzentrische Dual-Mobility Design im Vergleich die hoéchsten Werte fir das
Subluxationsmoment und damit die hdchste Stabilitat gegenltber Luxation.

Langlais et al. [54] berichteten Uber sehr gute klinische Erfahrungen mit exzentrischen
Schalen und gaben eine Luxationsrate von 1.1 % an. Finite-Elemente Untersuchungen an
exzentrischen Dual-Mobility Implantatsystemen [55] belegen den Anstieg des
Widerstandsmomentes mit dem tiefer angeordneten Rotationszentrum. Folglich kann die
hohe Gelenkstabilitdt von exzentrischen Dual-Mobility Implantatsystemen auf das tiefer
gelegene Rotationszentrum und den KopfauRendurchmesser zuriickgefihrt werden.

Durch die Einsparung des Pfanneninserts bei tripolaren Dual-Mobility Implantatsystemen im
Gegensatz zu konventionellen Standardsystemen lassen sich auch Kopfdurchmesser gréRer
40 mm bequem realisieren. Damit sind exzentrische Dual-Mobility Implantatsysteme
pradestiniert fir den Einsatz an Patienten mit einem besonders hohen Luxationsrisiko [54].
Die positiven Langzeitergebnisse mit konzentrischen Zwischenschalen [24,25,56] sind
vermutlich darin begriindet, dass konzentrische Schalen im postoperativen Verlauf an der
Innenkontur im Polbereich starker verschleilen und dadurch zu einer exzentrischen
Anordnung mutieren.

Die im Rahmen dieser Dissertation durchgefiuihrten experimentellen Untersuchungen sowie
die numerische Modellierungen weisen Limitationen auf. Um eine Beschadigung des

Prifaufbaus zu verhindern, wurden sowohl bei den Bewegungssimulationen als auch bei den
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Luxationsexperimenten nur ein Viertel der physiologischen Reaktionskrafte aufgebracht.
Trotz dieser Kraftreduktion konnte der Einfluss von Schmierung und wechselnden
Krafteinleitungen auf die Schalenbewegung herausgearbeitet werden. Weiterhin sei
angemerkt, dass die Daten fur die physiologische Bewegungssimulation auf den gemittelten
Bewegungsdaten eines Patienten beruhten. Auf diese Weise konnte die Einbaulage der
Pfanne und die des Stieles exakt rekonstruiert werden. Hierbei wurden die Lastfalle
Treppensteigen und die Kombination aus Hinsetzen und Aufstehen entsprechend numerisch
aufbereitet [ll]. Diese reprasentieren jedoch kein Patientenkollektiv und sind demzufolge als
Vorschlag zu interpretieren.

Eine weitere Limitation stellen die Reibparameter im numerischen Modell dar, welche unter
idealisierten Bedingungen generiert wurden [53]. Dennoch zeigten die Ergebnisse der
vorgelegten numerischen und experimentellen Untersuchungen eine gute Ubereinstimmung.
Zudem sei darauf hingewiesen, dass bei der Analyse der Gelenkstabilitdt weder der Muskel-

und Bandapparat noch das Knochenimpingement am Implantat bertcksichtigt wurde.
4.2 Ausblick

In der vorliegenden Dissertation wurde das Bewegungsverhalten von verschiedenen Dual-
Mobility Implantatsystemen unter physiologischen Randbedingungen untersucht. Aufgrund
der beschrankten Zyklenanzahl wahrend der Bewegungssimulation konnte der Einfluss der
Schalenbewegung auf den Abrieb nicht quantifiziert werden. In der Literatur sind
Verschleiluntersuchungen an Dual-Mobility Implantatsystemen im Huftabriebsimulator
selten und auf das konzentrische Design beschrankt [57,58]. Die wenigen Arbeiten zeigten
jedoch, dass der Gesamtabrieb mit der Abriebmenge eines konventionellen Systems in der
Kopfgrofie der inneren Gleitpaarung vergleichbar ist.

In einem Huftabriebsimulator, der eine multiaxiale Krafteinleitung und suffiziente
Bewegungsumfange ermdglicht, kdnnte der Verschlei® von exzentrischen Dual-Mobility
Implantatsystemen im Vergleich zu konzentrischen Systemen ermittelt werden. Eine
entsprechend notwendige Modifizierung der aktuellen Abriebsimulatoren ist aufwandig,
prinzipiell aber mdglich, wie die Arbeiten von Schwiesau et al. [59,60] am
Knieabriebsimulator eindrucksvoll bewiesen. Weiterhin ware es winschenswert, die
Bewegungs- und Lastprofile der Abriebsimulatoren durch die im Rahmen dieser Arbeit
generierten konsistenten Parametersatze zu erweitern. Derartige Lastbedingungen konnten
zu einer verbesserten standardisierten physiologisch relevanten Verschleiluntersuchung

beitragen, welche gegenwartig nur vereinfacht den Gangzyklus abbildet.
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5 Zusammenfassung

Rezidivierende Instabilitaten im endoprothetisch versorgten Huftgelenk stellen eine haufige
Indikation zur Revisionsoperation dar. Da die Stabilitat von Hiftendoprothesen neben der
Implantatposition sowie dem Design entscheidend vom Kopfdurchmesser abhangt, haben
grolte Prothesenkodpfe (Durchmesser>28 mm) in den letzten Jahren an Bedeutung
gewonnen. In diesem Zusammenhang sind insbesondere Dual-Mobility Implantatsysteme
hervorzuheben, die eine flachenhaft kleine Gleitpaarung mit einem effektiv groRen
Kopfdurchmesser kombinieren. Trotz der erfolgreichen klinischen Anwendung ist die
Dynamik und Kinematik der Zwischenschale wahrend alltaglicher Bewegungen unzureichend
erforscht. Daruber hinaus sind die biomechanischen Ursachen vereinzelt auftretender
implantatspezifischer Versagensfalle unklar.

Das Ziel der vorliegenden Dissertation bestand in der Charakterisierung des dynamischen
Verhaltens von konzentrischen und exzentrischen Dual-Mobility Implantatsystemen unter
physiologischen Randbedingungen. Zusatzlich wurde das Luxationsverhalten von tripolaren
Dual-Mobility Implantatsystemen im Vergleich zu einer klassischen Endoprothese
experimentell erfasst.

Fir die Untersuchung der Schalenbewegung wurden zunachst mittels analytischer Methoden
kinematisch und dynamisch konsistente Parametersatze generiert. Diese beinhalteten neben
der Relativbewegung die Gelenkkrafte fur verschiedene alltagliche Bewegungsformen. Auf
Basis dieser Datensatze wurden ein konzentrisches und ein exzentrisches Dual-Mobility
Implantatsystem mit Hilfe eines Industrieroboters unter physiologischen Randbedingungen
getestet. Zeitgleich wurde das dynamische Verhalten der designspezifischen
Zwischenschale optisch durch ein Stereokamerasystem erfasst.

Im Ergebnis der Messungen zeigte sich, dass konzentrisch angeordnete Zwischenschalen
zu einer Varus-Positionierung neigen und nahezu ausschlief3lich durch ein Stielimpingement
bewegt werden. Damit bestatigten die ermittelten Ergebnisse die klinischen Befunde und
deuten darauf hin, dass Systeme mit einer konzentrischen Zwischenschale anfalliger flr
intraprothetische  Lockerung und  Versagen sind. Exzentrische  Dual-Mobility
Implantatsysteme weisen unabhangig von der Art der simulierten Bewegung unter
Krafteinwirkung stets eine selbststandige bewegungsspezifische moderate Valgus-
Positionierung der Zwischenschale auf.

Neben der experimentellen Bewegungssimulation wurde ein numerisches Modell entwickelt,
mit dessen Hilfe der Einfluss der Clearance auf das eigenstandige Ausrichtverhalten von
Zwischenschalen exzentrischer Dual-Mobility Implantatsysteme bewertet werden konnte. In
Ubereinstimmung zu der experimentellen Untersuchung filhrte in der Computersimulation

eine adaquate Dimensionierung der Clearance zu keiner permanenten Relativbewegung der
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5 Zusammenfassung

Zwischenschale wahrend des Bewegungszyklus. Vielmehr erfolgte die Hauptartikulation
vornehmlich in der inneren kleineren Gleitpaarung.

Den Abschluss der Untersuchungen bildete die experimentelle Analyse der Gelenkstabilitat
anhand von drei luxationsassoziierenden Lastfallen. Unabhangig vom Dual-Mobility Design
traten keine Luxationen innerhalb der physiologischen Bewegungsgrenzen auf. Trotz
geringflgig kleineren Bewegungsumfangen bis zum Impingement zeigte das exzentrische
Dual-Mobility Design, im Vergleich zu einer Standardhiftendoprothese mit gleichem
KopfaulRendurchmesser, eine erhdhte Stabilitdt gegentber Luxation.

Exzentrische Dual-Mobility Implantatsysteme stellen aufgrund der nachgewiesenen
Selbstpositionierung der Zwischenschale sowie der erhdhten Gelenkstabilitdt aus
biomechanischer Sicht ein interessantes Implantat und Therapiekonzept fir den Einsatz an

Patienten mit einem erhohten Luxationsrisiko dar.
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