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Zusammenfassung

Im Sinne einer bauteilnahen Priifung werden zur tribologischen Untersuchung kiinstlicher
Hiiftgelenke experimentelle Simulationen durchgefiihrt. Sie stellen einen wesentlichen Teil
der praklinischen Evaluierung eines Implantatsystems dar. Hintergrund der Verschleifstes-
tung sind Erkenntnisse aus der klinischen Forschung, nach denen die biologische Wirkung
von Verschleiffpartikeln auf den Organismus eine friihzeitige Lockerung des Gelenks zur
Folge haben kann. Durch die Verwendung harter, verschleiftarmer Materialien fiir die Gleit-
partner und grofer Kopfdurchmesser, riickt der Aspekt der Reibung verstérkt in den Fokus.
Aktuelle Berichte aus der Klinik legen vielfach ein reibungsindiziertes oder -unterstiitztes
Versagen nahe. In der vorliegenden Arbeit wird die Erweiterung der experimentellen Simu-
lation um die Messung der internen Gelenkreibung vorgestellt, validiert und verifiziert. Die
Erkenntnisse aus dem vorliegenden Priifaufbau erlauben es, Einfliisse auf (A) die Veran-
kerung der Implantatkomponenten im Knochen bzw. im umgebenden Zementmantel und
(B) die reibungsindizierte Korrosion an Schnittstellen von modularen Implantatsystemen
zu evaluieren.

Alle Untersuchungen finden fiir maximal 1000 Bewegungszyklen in einer geschlossenen
Kammer unter Berticksichtigung der operativen Pfannenausrichtung statt. Innerhalb die-
ses Zeitraumes wurde fiir alle untersuchten Probenkorpern ein Einlaufen der Gleitpaarun-
gen detektiert. Die Implantatkomponenten wurden im Hiiftsimulator in physiologischer
Orientierung getestet und als Ersatzmedium fiir die Gelenkfliissigkeit temperiertes Kal-
berserum verwendet. Durch die Integration einer hochpréazisen Sechs-Komponenten-Kraft-
/Momentensensorik und eines ebenen Luftlagers, das fiir einen Querkraftausgleich sorgt,
wird eine Messunsicherheit des resultierenden Reibmoments von weniger als 0,5 Nm er-
reicht. Vergleiche mit Referenzstudien an angetriebenen Pendelaufbauten sowie zwischen

Messwerten, zum einen aus einem freien Pendel mit konstanter Axiallast und zum ande-
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ren aus der physikalischen Theorie, zeigen eine gute Vergleichbarkeit zu den Ergebnissen
aus dem Simulator. Erarbeitet und getestet wurden neben der standardisierten Referenz-
Kinematik fiir die Verschleifstestung nach ISO 14242-1 zudem Aktivitatsprofile, die aus
Untersuchungen mit instrumentierten Hiiftimplantaten und aus der Ganganalyse gewon-
nen wurde: Normales Gehen in der Ebene, Treppe auf- und Treppe absteigen. Auf die
Reibung bezogen zeigt sich hierbei beim Vergleich der Kinematiken fiir das Normale Ge-
hen, dass die Testung nach ISO 14242-1 der Belastung bei einem Patientengewicht von
etwa 100-120 kg entspricht. Bei fortlaufender Simulation wurden bei allen Aktivitdten im
Mittel maximale resultierende Reibmomente von weniger als 8 Nm sowie Momente um
die Schaftkonus-Achse im Mittel von maximal 2-3 Nm gemessen. Die Einfiihrung einer
zusétzliche Pause zum Zeitpunkt der maximalen resultierenden Hiiftkraft erzeugt nach In-
itilerung des Ganges Losbrechmomente von iiber 15 Nm, die u.a. abhéngig sind von der
Materialkombination, dem Spaltmals zwischen Kopfaufien- und Insertinnendurchmesser,
der Pausendauer und der operativen Pfannenorientierung. Eine Erhéhung der axialen Ge-
lenkkompression wihrend der Schwungphase des Gangzyklus korreliert bei Gleitpaarungen
mit Polyethylen-Komponente mit der resultierende Reibung, bei rein metallischen oder ke-
ramischen Kombinationen ist der Einfluss eher marginal.

Im Vergleich der Implantatmaterialien fiir die Gleitpaarung zeigt sich Polyethylen, das
gegen einen metallischen oder keramischen Hiiftkopf lduft, als am verzeihendsten gegen-
iiber einer Fehlausrichtung der Pfannenkomponente, wihrend besonders grofse keramische
Systeme mit kleinem Spaltmafl eine erhohte Reibung aufweisen. Bei den hier untersuchten
Gleitpaarungen gilt, dass mit zunehmender Kopfgrofie auch die Reibung im Hiiftgelenk
zunimmt, unabhangig von der verwendeten Materialkombination. Es ist naheliegend, dass
auf Basis der vorliegenden Messergebnisse Wechselbelastungen aufgrund von Reibung, die
wahrend der Gelenkbewegung entsteht, sowohl auf die modularen Schnittstellen zwischen
einzelnen Implantatkomponenten, als auch die Verankerung im Knochen {iber einen langen
Zeitraum tibertragen werden konnen. Der Messaufbau zur Bestimmung der dreidimensiona-
len, dynamischen Reibung im Hiiftgelenk erméglicht somit die Grundlage zur Untersuchung
klinisch relevanter patienten-, implantat- und operationsbezogener Einflussfaktoren iiber

die reine Verschleifsbetrachtung hinaus.
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Abstract

Joint simulators are used for preclinical evaluation of total hip replacement (THR) under
nearly physiological conditions. These wear studies are based on clinical findings which
show that the biological potential of wear particles can trigger early implant loosening.
Based on the general tendency to use harder low-wearing bearing materials with increasing
head sizes, friction is getting more and more important. Current clinical case reports suggest
that implant failure may be related to frictional implant loading. This work presents the
modification, validation and verification of an experimental hip simulator for high precision
measurement of articular friction. The setup can be used to evaluate the relevance of
friction on (A) implant fixation to the bone or the cement and (B) fretting corrosion in
the interfaces of modular implant systems.

All friction tests have been performed in a closed chamber for a total of 1000 cycles
using different cup inclinations. During this period, running-in has been completed for all
bearings. Implant components are tested in a physiological orientation and temperature-
controlled bovine serum is used as a replacement for the synovial fluid. A high-precision
six-degree-of-freedom force and moment transducer and an aerostatic bearing as lateral
force compensation reduce the measurement error to less than 0.5 Nm. It is shown that dif-
ferences in frictional moments between a free pendulum, its theoretical prediction and the
appropriate simulation are very small. In addition, published results from driven pendulums
do correspond well to those from the present friction simulator. Beside the kinematics and
loads based on the ISO 14242-1 standard for hip wear testing which serves as a reference,
additional activity profiles have been developed using patient outcome from instrumented
implants and gait analysis: normal walking, walking upstairs and downstairs. In that con-
text, it is shown that the maximum friction measured during ISO testing corresponds well

to the results using patient data with a weight between 100 to 120kg. For all activities,
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continuous kinematics shows maximum resulting frictional moments on average of less than
8 Nm and moments around the taper axes on average of maximum 2 to 3Nm. A resting
period under constant axial force application results in a peak moment of over 15 Nm after
gait initiation. This break off moment depends on the material combination, the clearance
of the bearing, the duration of the resting period and the operative cup orientation. In
addition, an increase in axial joint compression during swing phase of the gait cycle also
increases the resulting frictional moment of polyethylene bearings. However, this influence
is marginal for metal or ceramic bearings.

In contrast to particularly large ceramic bearings with a small clearance, polyethylene
components articulating against a metal or ceramic heads are shown to be most forgiving
against steep cup positioning. For all investigated bearings in this study, friction was incre-
ased with increasing head sizes, independent of the material combination. It is shown that
on the basis of the present results, cyclic loads due to friction during joint articulation may
be transferred to either modular implant interfaces or the fixation interface to the bone or
cement. In conclusion, the present setup for three-dimensional friction measurement in the
hip joint represents the basis for further studies of patient-, implant- and surgery-related

parameters beyond the well-established wear testing.
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Abkiirzungen

AA Abduktion-Adduktion.

Al O3 Aluminiumoxid.

CoC Keramik-Keramik-Gleitpaarung.
CoCrMo Kobalt-Chrom-Molybdéan-Legierung.
CoM Keramik-Metall-Gleitpaarung.

CoP Keramik-Polyethylen-Gleitpaarung.

EDTA Ethylendiamintetraacetat.

EF Extension-Flexion.
FK Fersenkontakt.
IE Innen-/Aufenrotation.

MoM Metall-Metall-Gleitpaarung.
MoP Metall-Polyethylen-Gleitpaarung.

MW Mittelwert.
NaNj3 Natriumazid.
PMMA Polymethylmethacrylat.

SD Standardabweichung.
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SPL Schwungphasenlast.

TiN Titannitrid.

UHMWPE ultra-hoch-molekulares Polyethylen.

XPE quervernetztes Polyethylen (Ausgangsmaterial: UHMWPE).

ZA Zehenabstofen.
Zr2,5Nb sauerstoffdiffusionsgehértete Zirkon-Niob-Legierung.

ZrQ, Zirkonoxid.
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Abduktion Wegfiihren eines Korperteils oder Organs von der Koérpermitte [1], Gegenbewe-

gung zur Adduktion.

Abduktoren Muskeln, die eine Abduktion (Wegfiihren, Abspreizen) eines Korperteils be-

wirken [1].

Adduktion (Riick-)Bewegung eines Korperteils in Richtung der Koérpermitte [1]|, Gegenbe-

wegung zur Abduktion.

Antetorsion Winkel zwischen der Achse des Schafthalses und der Tangente an die Femur-

kondylen (i.d.R. ca. 12-14° [2]).
Anteversion Kippung der Pfannenkomponente zur Horizontalen bei Draufsicht von oben.

Arthorse degenerative Gelenkerkrankung, die vorwiegend bei einem Missverhéaltnis zwi-
schen Beanspruchung und Belastbarkeit der einzelnen Gelenkanteile und -gewebe

entsteht [1].
aseptisch nicht auf einer Infektion beruhend, keimfrei.

AuBenrotation Drehbewegung einer Extremitdt um die Langsachse in einem Kugel- oder
Radgelenk, wobei die Drehrichtung von vorne gesehen nach aufien weist [1], Gegen-

bewegung zur Innenrotation.

avaskuldre Knochennekrose Absterben von Knochengewebe durch unzureichende Blut-

zufuhr.

azetabuldr das Becken betreffend, beckenseitig (oft: pfannenseitig).

xili
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Biokompatibilitat Eigenschaft von Materialien, die im direkten Kontakt mit lebenden Ge-

weben keinen negativen Einfluss auf deren Stoffwechsel ausiiben.

Coxarthrose Arthrose des Hiiftgelenks.

degeneriert strukturelle Anderung, meist im Sinne einer Funktionseinschrénkung.

distal in Bezug auf Gliedmafen oder Korperregionen weiter von der Kérpermitte entfernt

liegend |[1].

Einlaufkante abgerundeter Ubergang von Insertradius zu duferer Kante.
Endoprothese kiinstlicher Gelenkersatz.

Endoprothesenregister nationale, statistische Erfassung von Ein- und Ausbau kiinstlicher

Gelenke mit dem Ziel der Auswertung klinischer Ergebnisse von Prothesensystemen.

evidenzbasiert auf der Basis empirisch zusammengetragener und bewerteter wissenschaft-

licher Erkenntnisse erfolgend.
Explantat ausgebautes Implantat, hdufig nach Versagen.

Extension Aktive (mithilfe der Streckmuskulatur durchgefiihrte) oder passive Streckung

einer Extremitét in einem Gelenk [1], Gegenbewegung zur Flexion.

femoral den Femur (Oberschenkel) betreffend.

femoraler Offset Abstand zwischen dem Drehzentrum des Hiiftgelenks und der Achse, die

durch den Oberschenkelschaft verlauft [3].
Fibroblasten sperzifische, ortsstandige Zelle des Bindegewebes [1].

Flexion Aktive (mithilfe der Beugemuskulatur durchgefiihrte) oder passive Beugung einer

Extremitét in einem Gelenk [1], Gegenbewegung zur Extension.

Glycoproteine Proteine mit kovalent gebundenem Kohlenhydratanteil von 5 bis > 50%
[1].

Gonarthrose Arthrose des Kniegelenks.
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Granulom knétchenférmige Neubildung als Gewebereaktion auf allergisch-infektiose oder

chronisch-entziindliche Prozesse [1].

Hyaluronsdure Glykosaminoglykan, das physiologisch ein Bestandteil der extrazelluldren
Matrix ist und eine starke Viskositdt und ein extrem starkes Wasserbindungsvermo-

gen aufweist [1].

Hiiftdysplasie angeborene Mangelentwicklung mit Abflachung der Hiiftgelenkpfanne. Sym-
ptome sind v. a. Abspreizbehinderung im Hiiftgelenk. Durch routineméafiige Hiift-
gelenksonographie im Rahmen der Kinderfritherkennungsuntersuchungen und Ab-

spreizbehandlung ist die Verhinderung einer Luxation moglich [1].

Hiiftendoprothese kiinstlicher Gelenkersatz fiir die Hiifte.

idiopathisch ohne erkennbare Ursache entstanden, Ursache nicht nachgewiesen [1].

Immunantwort Reaktion des Immunsystems auf eine Substanz, die vom Organismus als

fremd erkannt wird.

Impaktor Einschlag-Instrumentarium, das beim intraoperativen Fiigen von Implantatkom-

ponenten mittels Hammerschlag dem Schutz der Implantatoberflache dient.

Impingement mechanisches Anschlagen des Hiiftschafthalses am Pfannenrand wéhrend

der Gelenkbewegung.

in vitro im Labor, d. h. aukerhalb des lebenden Organismus.

in vivo in einem oder an einem lebenden Organismus [1].

Inklination siehe Pfanneninklination.

Innenrotation Drehbewegung einer Extremitdt um die Langsachse in einem Kugel- oder
Radgelenk, wobei die Drehrichtung von vorne gesehen nach innen weist [1], Gegen-

bewegung zur Aufenrotation.

Insert Pfanneneinsatz, der zusammen mit dem Hiiftkopf das eigentliche Gelenk bildet.
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instrumentierte Endoprothese kiinstliches Gelenk, das fiir wissenschaftliche Zwecke mit
einer internen Messsensorik ausgestattet ist, um Kréifte und Momente im Patienten

zu erfassen.
intraoperativ wahrend einer Operation.

Inzidenz epidemiologisches Mafs zur Charakterisierung des Auftretens einer Krankheit in

einer bestimmten Population [1].

Komorbiditat gleichzeitiges Vorhandensein von zwei oder mehr diagnostisch unterscheid-

baren Krankheiten bei einem Patienten [1].

KonusspaltmalR geometrischer Unterschied der beiden Komponenten einer Konusverbin-

dung.

Kalberserum wird aus dem Blut von Kélbern gewonnen und u.a. zur Kultivierung von

Zelllinien verwendet.

ligamentédr die Béander betreffend.

Luxation Vollstdndiges oder teilweises Auskugeln eines Gelenks.

Makrophagen zu Phagozytose und Pinozytose sowie Elimination oder Speicherung der

Partikel bzw. gelosten Stoffe befdhigte, amoboid bewegliche mononukleére Zellen [1].
Metallose unnatiirliche Metallablagerung im Gewebe [1].

minimal-invasive Chirurgie Chirurgischer Ansatz, bei dem die Haut und Weichteile intra-

operativ moglichst wenig verletzt werden.
Muskelatrophie Abnahme der Muskelmasse [1].
Muskeltonus Spannungszustand der Muskulatur [1].

muskuloskelettal den skelettalen Stiitzapparat und die Muskulatur betreffend.

nativ natiirlich, unveréndert, angeboren [1].
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Oberflachenersatz vermeintlich knochenschonende endoprothetische Versorgung, bei der

der degenerierte Hiiftkopf metallisch iiberkront wird.

Osseointegration mikromorphologisch nachweisbare, direkte funktionelle und strukturelle
Verbindung zwischen organisiertem, vitalem Knochengewebe und Oberfliche eines

belasteten Implantats.
Osteoklasten vielkernige Riesenzellen (ca. 100 um), die Knochensubstanz abbauen [1].

Osteolyse Auflosung und Abbau von Knochengewebe [1].

partikelinduzierte Osteolyse Abbau von Knochengewebes aufgrund einer biologischen Re-

aktion auf umliegende Verschleifpartikel aus dem Kunstgelenk.

Passivschicht spontane Entstehung einer Schutzschicht auf einer metallischen Oberfliche

(meist Oxidierung).

Pathomechanismus Reihe an Vorgéangen im Korper, die in Summe zu einer Krankheit

fiihren.
periartikuldr ein Gelenk umgebend.

Pfanneninklination Kippung der Pfannenkomponente zur Horizontalen bei frontaler Drauf-

sicht.
Phospholipide komplexe Lipide (Lipoide), die Phosphorsidure in Esterform enthalten [1].
physiologisch klinisch natiirlicher Zustand, nicht krankhaft.
postoperativ nach einer Operation.
posttraumatisch nach einer Verletzung entstanden.
Priméararthrose ohne erkennbares Einzelereignis iiber die Zeit entstandene Arthrose.
Primarstabilitdt Verankerungszustand direkt nach Implantation.
progressiv fortschreitend.

proximal rumpfwirts gelegener Teil einer Extremitét [1].
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praklinisch Produktlebensphase vor Anwendung in der Klinik.

Pravalenz Hiufigkeit des Vorliegens eines Ereignisses, z. B. einer Erkrankung, in einer

bestimmten Population innerhalb eines bestimmten Zeitraums [1].

Pseudotumor raumforderndes Scheingeschwulst, das nicht die klassischen Eigenschaften

eines Tumors besitzt.

Psoas Impingement Einklemmen umliegender Weichteile.

psychosomatisch ganzheitliche Betrachtung psychischer Phanomene und kérperlicher Vor-
gange.

Register siehe Endoprothesenregister.

Reibkorrosion (engl. fretting) bewegen sich zwei metallische Werkstoffe unter Kraftschluss
oszillierend gegeneinander, dann kénnen an den lokalen Kraftiibertragungsorten feins-
te Ermiidungsbriiche auftreten, die zum Herausbrechen kleinster Werkstoffpartikel
fithren [4]. Die Bruchflichen sind zum Zeitpunkt ihrer Entstehung hoch aktiv und

reagieren mit der Umgebung, z.B. Oxidation..

Reposition Wiederherstellung der (nahezu) normalen Lage oder Stellung einer anatomi-

schen Struktur (Einrenken) [1].
Revision Wechseloperation.

rheumatoide Arthritis entziindliche Allgemeinerkrankung mit Gelenkschmerzen als Leit-
symptom |[1].
Schaft-Hals-Winkel der von der Schenkelhalsachse und der Femurachse gebildete Winkel

[1].

Schwungphase Phase wihrend des Gangzyklus, zwischen Verlassen des Bodens und dem

ndchsten Bodenkontakt (Betrachtung einer Extremitét).

Sekundarstabilitat Verankerungszustand nach Abschluss der initialen postoperativen Um-

bauprozesse.
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Spaltmal} Differenz zwischen Insert-Innen- und Kopf-Aufsenmaf.
Standzeit Verweildauer eines Implantats im Korper.

Subluxation Unvollstandige Luxation, bei der die Gelenkfléchen partiell (noch) in Beriih-

rung bleiben [1].

Synovektomie Radikale Entfernung der erkrankten Innenhaut der Gelenkkapsel [1].

Totalendoprothese kiinstlicher Gelenkersatz, bei dem beide Gelenkpartner ersetzt werden.

Uebersprechen (auch: sekundidre Komponentenempfindlichkeit) unerwiinschte Messgros-

se, die bei Belastung eines Kanals in den anderen Messkanélen erzeugt wird.

Weichteilmanagement auch: Ligament-Balancing, Einstellung der Spannung von Musku-

latur und Béandern um ein Gelenk wahrend der Implantation einer Endoprothese.

zementfrei Verankerungsform, bei der ein Implantat iiber eine Presspassung direkt im

aufbereiteten Knochen fixiert wird, Gegenteil zu zementiert.

zementiert Verankerungsform, bei der ein Implantat iiber ein Zweikomponentensystem auf
Basis von Polymethylmethacylat (PMMA) im Knochenbett fixiert wird, Gegenteil zu

zementirei.

Zementmantel der das Implantat umgebende Knochenzement, siehe zementiert.
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1. Einleitung

Im menschlichen Korper kénnen die grofsen Gelenke - wie die Hiifte oder das Knie - unter
Ubertragung extremer dynamischer Lasten in einem groken Bewegungsumfang ein Leben
lang funktionieren. Sie stellen demnach aus technischer Sicht beeindruckende Gleitlager
dar. Demgegeniiber werden wir durch den technologischen Fortschritt und die Errungen-
schaften der modernen Medizin immer &lter [5]. Neben der Lebenserwartung hat sich zudem
auch unsere Lebensweise stark verdndert. Die heutige Gesellschaft zeichnet sich durch ein
deutlich gesteigertes Bediirfnis nach Mobilitdt und Aktivitdt bis ins hohe Alter aus. Aus
orthopédischer Sicht begiinstigt unser Alltag allerdings auch Fehlhaltungen und mangel-
hafte oder falsche Belastungen. Zudem stehen Ubergewicht und eine falsche Erndhrung
in der Diskussion und begleitet unsere alternde Gesellschaft [6]. Folge ist eine hohe und
weiterhin zunehmende Pravalenz muskuloskelettaler Erkrankungen, also solchen, die den
skelettalen Stiitzapparat und die Muskeln betreffen [7]. Die Vereinten Nationen (UN) und
die Weltgesundheitsorganisation (WHO) rechnen mit einer Verdopplung der Krankheits-
héufigkeit (Privalenz) zwischen den Jahren 2000 und 2020 [8] und rief daher die Zeit von
2000 bis 2010 zum »Jahrzehnt der Knochen- und Gelenkerkrankungen« aus, um die Rele-
vanz der Erkrankungen des Haltungs- und Bewegungsapparates zu verdeutlichen sowie auf
Auswirkungen auf die weltweite Gesundheits- und Sozialsysteme aufmerksam zu machen.
Alleine in Deutschland werden diese fiir etwa 16% der direkten und 40% der indirekten

Ausgaben des deutschen Gesundheitssystems verantwortlich gemacht [9].

1.1. Klinischer Hintergrund

Innerhalb der muskuloskelettalen Beschwerden stellt die Arthorse neben der rheumatoiden

Arthritis die haufigste Form der degenerativen Erkrankung beim erwachsenen Menschen
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dar [10]. Charakterisiert ist sie durch eine - meist altersbedingte - Zerstérung des Gelenk-
knorpels, der damit verbundenen Freilegung der Knochenoberfliche und die entziindungs-
bedingte Schadigung angrenzender kndcherner, muskuldrer und ligamentarer Strukturen
(Abbildung 1.1) [11]. Neben dem Alter spielen insbesondere mechanische Fehlbelastungen
eine tibergeordnete Rolle bei der Entwicklung einer arthrotischen Gelenkdegeneration [12].
Beim betroffenen Patienten &dufsert sich eine fortgeschrittene Arthrose durch Schmerzen
und eine deutliche Funktionsbehinderung. In der Regel sucht er bei zunehmender Ein-
schriankung der Mobilitdt und Lebensqualitit medizinischen Rat bei einem Orthopéden.
In einer reprasentativen Studie aus dem Jahr 2012 beobachtete das Robert-Koch-Institut
eine deutliche Zunahme der Langzeitpravalenz der Arthrose mit steigendem Alter [13].
Ist die Arthrose bei Frauen und Méannern unter 30 Jahren mit 1,6% noch vergleichsweise
selten, so steigt die Prévalenz bis zum 50. Lebensjahr im Mittel auf knapp 15%, wobei
Frauen deutlich starker betroffen sind. Ab einem Alter von 60 Jahren wurde bei etwa ei-
nem Drittel der Méanner und bereits der Hélfte der Frauen eine arthrotische Verdnderung
diagnostiziert. Sie wird daher zurecht auch als »Volkskrankheit« bezeichnet [14]. Dabei
unterscheidet der Mediziner zwischen einer idiopathischen Primé&rarthrose, der keine ein-
deutige Ursache zugeordnet werden kann und meist den altersbedingten Verschleifs wider-
spiegelt, und der Sekundéararthrose, bei der eine oder mehrere Risikofaktoren identifiziert
werden konnen, die zu deren Entstehung beigetragen haben, u.a. in Folge einer angeborenen
(z.B. Hiiftdysplasie) oder posttraumatischen Gelenkverinderung (z.B. Oberschenkelhals-
fraktur) [15]. Auf Basis der Erhebung von Diagnosedaten in deutschen Krankenh&usern
durch das Statistische Bundesamt entfielen im Jahr 2016 44,5% der arthrosebedingten
stationdren Krankenhausfille auf die Kniegelenksarthrose (Gonarthrose) und 42,4% auf
Hiiftgelenksarthrosen (Coxarthrose), wodurch sowohl Gon- als auch Coxarthrose selbst zu
den 30 héaufigsten Einzeldiagnosen bei stationdren Aufenthalten zéhlen [16, 17|. Andere
Gelenke, z.B. das Schulter- oder Daumensattelgelenk werden demnach seltener mit einer

fortgeschrittenen Degeneration diagnostiziert.

Rein statistisch fiihren knapp 80% der Fille in deutschen Krankenhéausern, die auf der
Diagnose » Arthrose« beruhen, letztlich auch zu einem operativen Eingriff [17]. Von beson-
derer Bedeutung ist dabei der hdufig eingesetzte endoprothetische Gelenkersatz, bei dem

die Funktion des nativen Gelenks durch Implantation eines Kunstgelenks iibernommen
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Abbildung 1.1.: Stadien der Arthrosebildung im natiirlichen Hiiftgelenk. A: beginnende Ar-
throse; B: fortschreitende Knorpelzerstorung; C: vollsténdige Zerstérung
(Indikation zum Gelenkersatz) (nach [18]).

wird (Abbildung 1.2). In Deutschland wurden durch das Institut fiir Qualitdtssicherung
und Transparenz im Gesundheitswesen (IQTIG) im Jahr 2016 etwa 230.000 Erstimplanta-
tionen von kiinstlichen Hiiftgelenken erfasst, d.h. ohne Beriicksichtigung von Wechselope-
rationen bereits implantierter Komponenten (ca. 26.000) [19]. Weltweit liegt die Zahl an
Erst- und Wechseloperationen bei mehr als einer Million [20|. Dieser Eingriff stellt heute
bei fortgeschrittener Arthrose das Mittel der Wahl dar, um den Patienten nach kurzer

Rehabilitationszeit Schmerzfreiheit und dem betroffenen Gelenk seine Funktionalitat zu-
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Abbildung 1.2.: Biotribologisches System in der Hiifte. A: natiirliches Gelenk; B: nach Im-
plantation einer Totalendoprothese (nach [23]).

riickzugeben. Er z#éhlt daher zu den erfolgreichsten Operationen unserer Zeit und wurde
2007 in einem im Lancet verdffentlichten Aufsatz selbst als » Operation des Jahrhunderts«
tituliert [21]. Ein Patient, der sich einem solchen Eingriff unterzieht, mochte das neue
Gelenk wie zuvor nutzen kénnen, und das im besten Fall fiir den Rest seines Lebens. So-
wohl Implantatentwickler als auch Operateure sehen dabei die eindeutige demographische
Tendenz hin zur alternden Gesellschaft, die zugleich ein Leben lang aktiv bleiben mé6ch-
te, als eine Entwicklung mit hochsten Anforderungen an die moderne Endoprothetik [22].
Waéhrend einem Patient noch vor Jahren ein kiinstliches Hiiftgelenk implantiert wurde,
um die Gelenkfunktion im Alltag schmerzfrei wiederzuerlangen, erlebt heute die Generati-
on »60plus« ein aktives und forderndes Rentenalter, nicht zuletzt auch unterstiitzt durch

mediale Vorbilder und Versprechungen der Industrie.

Aktuelle Uberlebensraten (Standzeiten) von Hiiftendoprothesen liegen auf Basis nationa-
ler Registerdaten aus Schweden, Grofbritannien und Australien bei etwa 93-94% (Tabelle
1.1) nach 10 Jahren, d.h. bei 6-7% aller implantierten Hiiftendoprothesen mussten eine

oder beide Implantatkomponenten (pfannen- und femurseitig) in diesem Zeitraum bereits
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gewechselt werden'. Uber den gesamten Lebenszyklus eines Implantats stellt dabei die
nicht-infektiose (aseptische) Lockerung den Hauptgrund fiir einen Implantatwechsel dar.
Daneben kann es zu einem mechanischen Auskugeln des Kopfes aus der Pfanne (Luxation)
oder einer Infektion kommen, die allerdings vermehrt in den ersten postoperativen Jah-
ren auftreten [25]. Zusammen stellen diese drei Faktoren je nach nationalem Register zu
etwa 55-87% die Ursachen fiir eine Wechseloperation dar. Die genauen Zahlen schwanken
regional jedoch teils deutlich (Tabelle 1.1), auch bedingt durch die Methodik der Datener-
fassung, die sich national unterscheidet. Eine aseptische Lockerung der Komponenten wird
u.a. hervorgerufen durch einen progressiveen Knochenabbau (Osteolyse) aufgrund einer
biologischen Reaktion auf Verschleifprodukte [26]. Dieser Effekt tritt im Besonderen bei
der Verwendung von Gleitpaarungen mit ultra-hoch-molekularem Polyethylen (UHMW-
PE) auf. Makrophagen phagozytieren die akkumulierten Verschleifspartikel im umliegen-
den Gewebe wobei es zur Granulombildung kommt. Daraufhin setzen sie und Fibroblasten
Botenstoffe frei, die die regulierenden Knochenumbauprozesse hin zu einer verstiarkten
Knochenresorption (Osteoklastenaktivierung) verschieben [27]. In der deutschsprachigen,
orthopédischen Fachwelt wird diese Fremdkorperreaktion auch als » Partikelkrankheit« be-
schrieben [28]. Resultat ist die mechanische Lockerung der Prothese, die der Patient in
Form eines gesteigerten Schmerzempfindens wahrnimmt. Dagegen stellt die Luxation des
Gelenkes einen plotzlichen, schmerzhaften Verlust der Gelenkfunktion dar, der, falls eine
geschlossene Reposition nicht mehr méglich ist, ebenso operativ versorgt werden muss [29].
Aufgrund dieser Beobachtungen besteht ein Ansatz darin, verschleifsarme Materialien ein-
zusetzen, die einen moglichst grofen Kopfdurchmesser (angelehnt an den des natiirlichen
Hiiftkopfes) besitzen, um zusammen mit einer geeigneten Pfannenpositionierung das Risiko
der Luxation zu senken [30, 31].

Simulatorstudien im Labor dienen der préklinischen Bewertung des Verschleifies von
Gleitpaarungen unter Langzeitbedingungen. Aus Griinden der Vergleichbarkeit werden die
Versuche unter standardisierten Bedingungen [34], u.a. in temperiertem Kélberserum als

Gelenkersatzfliissigkeit, und unter Verwendung eines normierten Gangbildes (» Normales

!Seit November 2012 sammelt das Endoprothesenregister Deutschland (EPRD) auf freiwilliger Basis
Daten zu endoprothetischen Eingriffen an Hiifte und Knie, die in Deutschland durchgefiihrt werden.
Bis Ende 2018 wurden bereits mehr als eine Million erfasste Implantationen an Hiifte und Knie erwartet
[24]. Aufgrund der hohen Anzahl an Hiiftimplantationen im internationalen Vergleich ist das EPRD
auf dem besten Weg, das in Zukunft zahlenméfig fiihrende Register zu werden.
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10-Jahres-
National i .. hsel h 11
ationales Register {Tberlebensrate Wechselursachen Quelle

Schweden 94,7% 65,6%  Aseptische Lockerung [25]
Swedish Hip Arthroplasty 10,8% Infektion
Registry 11,0% Luxation

7,7%  Periprothetische Fraktur

49%  Sonstige
Australien 93,4% 25,6% Lockerung [32]
Australian National Joint 21,6% Luxation
Replacement Registry 19,5%  Periprothetische Fraktur

17,7% Infektion

15,6%  Sonstige
Grofsbritannien* 94.8% 24,3%  Aseptische Lockerung [33]
National Joint Registry for 17,9%  Schmerzen (Allg.)
FEngland, Wales, Northern 17,1% Implantatverschleifs
Ireland and the Isle of Man 16,8% Luxation

13,8%  Infektion

10,1% Sonstige
Deutschland N/A** 34,4% Lockerung [24]
Endoprothesenregister 18,9% Infektion
Deutschland 12,2% Luxation

11,6%  Periprothetische Fraktur
8,2%  Implantatverschleift
14,7%  Sonstige

* Mehrfachnennung bei den Wechselgriinden zuléssig.
** Daten noch nicht verfligbar (Laufzeit des Registers zu kurz).

Tabelle 1.1.: Uberlebensraten sowie meist-genannte Wechselursachen kiinstlicher Hiiftge-
lenke (nationale Endoprothesenregister).

Gehen« in der Ebene) in der Regel fiir 5 Millionen Lastzyklen (entspricht ca. 2 Jahren in
vivo [35]) untersucht. Aus umfangreichen In-vivo-Studien, bei denen {iber instrumentierte
Prothesen, Kraftmessplatten und externe Kamerasysteme die Kinematiken und wirkenden
Belastungen im Patienten erfasst wurden, weifs man heute, dass wiahrend Alltagsaktivité-
ten eine grofse Vielzahl unterschiedlicher kinematischer Belastungsprofile durch das Hiift-
gelenk realisiert werden [36-39]. Daraus ergeben sich fiir die mechanische Simulation die
Moglichkeit zur Identifizierung relevanter »kritischer« Aktivitdten, die eine realistischere
Bewertung als beim normierten Gehen ermoglichen kénnen. Vor diesem Hintergrund hat
sich in den vergangenen Jahren ein eigenes wissenschaftliches Feld der patientennahen Tes-
tung entwickelt [40-43], dem auch seitens internationalen Normierungsgremien verstirkt
Beachtung geschenkt wird. Hieraus lassen sich auch physiologisch relevante Szenarien ge-

nerieren, die kritische Lastverhéltnisse durch eine erhohte Reibung im Gelenk zur Folge
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haben.

1.2. Ziele der Arbeit

Ziel des Dissertationsprojektes ist eine dezidierte Bewertung der bio-tribologischen Funkti-
on einer Hiiftendoprothese iber die aktuell dominante Verschleifbetrachtung hinaus. Dazu
soll die Hiiftsimulation mit der Méglichkeit zur Messung der Reibung im Gelenk konstruk-

tiv erweitert, validiert und verifiziert werden.

1.3. Fragestellungen aus der klinischen Praxis

Neben der Ermittlung der mechanischen Reibbelastungen aus der Gelenkfunktion auf an-
grenzende Schnittstellen unter optimalen Standardbedingungen werden implantat-, pa-

tienten- und operationsspezifische Faktoren beriicksichtigt hinsichtlich
e verschiedener gidngiger Materialkombinationen
e Kopfgrofen
e Pfannendesigns
e Aktivitatsprofile
e operativer Einbaulagen

Die Erkenntnisse erlauben es sowohl dem Operateur als auch dem Implantathersteller,
Einfliisse auf die klinische Leistungsfihigkeit des Gelenks zu deuten, mit dem letztlichen
Ziel, die Rate zukiinftiger Wechseloperationen zu senken. Neben dem positiven Effekt auf
die Konzeption von Implantatkomponenten konnen in vitro erhobene Daten langwierige
und kostenintensive Patientenstudien vermeiden, wie sie vermehrt durch neue européische
Regularien fiir die Zulassung von Medizinprodukten vorgeschrieben werden [44].

Klinische Hypothese: Speziell Grofkopfsysteme mit harten Gleitpartnern kénnen in der
klinischen Anwendung unter kritischen Bedingungen (steile Pfanneninklination, fordern-
de Bewegungsmuster) Reibmomente generieren, die zu signifikant erhohten Belastungen
in den Fiigestellen modularer Komponenten und der Verankerung im Knochen oder im

Zementmantel fiihren konnen.
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2. Biotribologie des totalen

Hiftgelenkersatzes

Die Hiifte stellt das wissenschaftlich am intensivsten untersuchte Gelenk des menschlichen
Korpers dar. Anders als z.B. beim Knie oder der Schulter, bei denen die Kinematik zu
grofen Teilen durch die Weichteile (Béander und Muskeln) bestimmt wird, stellt die Hiif-
te nach Implantation eines kiinstlichen Gelenks naherungsweise ein Kugelgelenk mit drei

priméren rotativen Freiheitsgraden dar (Abbildung 2.1) [45]:

e Extension-Flexion (EF)
e Abduktion-Adduktion (AA) und

e Innen-/Aufenrotation (IE).

Aufgrund der dauerhaften Kompression des Gelenks durch den periartikuldren Muskel-
tonus tritt wihrend der bewussten Gelenkfunktion keine Trennung der Gleitpartner auf.

Unterstiitzt wird die Stabilitdt und biomechanische Funktion des Gelenks durch ein
geeignetes Weichteilmanagement, bei der eine ausreichende postoperative Bandspannung
wahrend der Implantation des kiinstlichen Gelenkes durch den Operateur beriicksichtigt
wird, indem idealerweise der natiirliche femorale Offset wiederhergestellt wird [46]. In jiings-
ter Zeit ist es besonders der Entwicklung hin zur minimal-invasiven Chirurgie zu verdanken,
dass das Bewusstsein fiir die schonende Behandlung umliegender Weichteile zugenommen
hat. An diesem Beispiel zeigt sich auch deutlich, dass das klinische Ergebnis eines Eingriffs
nicht nur vom verwendeten Medizinprodukt (Hiiftendoprothese), sondern auch stark vom

Anwender und der Versorgung abhéngt.
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Abbildung 2.1.: Rotative Freiheitsgrade des Hiiftgelenks. A: Extension/Flexion; B: Innen-
/Aufenrotation; C: Abduktion/Adduktion (nach [47]).

2.1. Versagensursachen endoprothetischer Gleitpaarungen

In der Praxis ldsst sich hdufig bei der Wechseloperation (Revision) eines einliegenden
Kunstgelenks der Grund fiir die notwendige Operation, z.B. eine aseptische Implantat-
lockerung, recht gut feststellen [48]. Die Bestimmung der zugrunde liegenden Pathomecha-
nismen gestaltet sich allerdings in der Regel deutlich schwieriger und ist auch nicht immer
eindeutig. Dies liegt hauptséchlich daran, dass die Funktion einer Endoprothese in der
praktischen Anwendung nicht nur a.) von der Eignung des Implantatsystems, sondern b.)
auch von der operativen Versorgung und nicht zuletzt c.) der spiateren Nutzung durch den
Patienten abhéngt (Abbildung 2.2). Die Frage nach der Ursache bei klinischem Versagen
einer Hiiftendoprothese, um die es in Streitfillen in der Regel geht, 1asst sich demnach auch
nicht allgemeingiiltig beantworten. Im Folgenden werden aktuelle, evidenzbasierte Griinde

fiir ein Versagen anhand der wissenschaftlichen Literatur aufgefiihrt.
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OPERATEUR

Abbildung 2.2.: Einflussfaktoren fiir das klinische Ergebnis eines Implantatsystems (nach
[49]).

2.1.1. Technische Ursachen am Implantat

Das eingesetzte Medizinprodukt ist ausschlaggebend fiir den Erfolg des operativen Eingriffs.
Dabei werden neben den Komponenten der Gleitpaarung (Hiiftkopf und Insert), die die
eigentliche Gelenkfunktion wiederherstellen, auch Implantatkomponenten verwendet, die
zur Verankerung der Gleitpartner im Knochen dienen (Hiiftschaft, -pfanne) (Abbildung
1.2). Die einzelnen Bauteile werden in der Regel iiber modulare Schnittstellen gefiigt. Im
Folgenden liegt der Fokus auf der »Biotribologie«, also jenen Komponenten, die fiir die

Gelenkfunktion zustdndig sind.

Materialpaarungen

In der Entwicklung endoprothetischer Gleitpaarungen wurde mit der Erkenntnis um die
biologische Wirkung der Verschleifsprodukte von konventionellem UHMWPE gezielt die
Verschleiftsenkung in den Fokus geriickt. Zum Einsatz kommen heute vorzugsweise Kom-

binationen aus
e Kobalt-Chrom-Molybdén-Legierung (CoCrMo),

o Keramiken,

11
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Abbildung 2.3.: In-vitro-Verschleiffiraten aus Simulatorstudien. A: iiblicher Materialgleit-
paarungen in der Hiiftendoprothetik (oben: Kopf-, unten: Insertmaterial)
[PE: konventionelles UHMWPE, XPE: quervernetztes Polyethylen, CoCr:
Kobalt-Chrom-Basislegierung, AloO3: Aluminiumoxidkeramik, ZTA: Mi-
schoxidkeramik]|; B: Detailansicht (nach [50]).

e Polyethylen,

e Beschichtungen und Oberflichenmodifiktionen.

Im Rahmen der Zulassung von Endoprothesen werden fiir die préaklinische Bewertung ne-
ben dem Nachweis der Zusammensetzung und Eigenschaften eines Materials (z.B. DIN ISO
5832-1 bis -14) auch standardisierte, bauteilnahe Festigkeitsuntersuchungen lasttragender
Anteile (z.B. geméf ISO 7206-1 bis -13) durchgefiihrt. Hauptkriterium fiir die praklini-
sche Beurteilung der tribologischen Eignung eines kiinstlichen Gelenks sind Ergebnisse aus
experimentellen Simulatorstudien (ISO 14242 und 14243), die die Nutzung der Gleitpaa-
rungen im Sinne einer moglichst physiologischen Dauertestung nachstellen. Vor diesem
Hintergrund wurden fiir die klinische Praxis Materialien entwickelt, die neben der Bio-
kompatibilitdt und dem Verschleifwiderstand u.a. auch in ihrer Hérte stark zugenommen
haben. Interessanterweise stellen die heute verfiigharen Optionen verglichen mit dem eher
weichen natiirlichen Knorpel eine gegenldufige Entwicklung dar. Ein Beispiel hierfiir ist
die Weiterentwicklung des konventionellen UHMWPE als azetabulérer Gleitpartner durch

bewusste Gamma- oder Elektronenbestrahlung in einer Schutzgasatmosphére (zur Vermei-
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2.1. Versagensursachen endoprothetischer Gleitpaarungen

dung von Oxidation) und anschliefiender thermischer Behandlung unter- bzw. oberhalb
der Schmelztemperatur des Materials [51]. Durch das Aufspalten langer Polymerketten
entstehen freie Radikale, die in sauerstofffreier Umgebung Quervernetzungen ausbilden,
weshalb in der klinischen Praxis von quervernetztem Polyethylen (XPE) gesprochen wird.
Dabei wird das Material auf der einen Seite deutlich hérter und verschleifsresistenter, auf
der anderen Seite nimmt allerdings die Zug- und Bruchfestigkeit mit der Strahlendosis ab
[52]. Simulatorstudien unter Bedingungen des » Normalen Gehens« nach ISO 14242-1 [34]
haben eine Reduktion des Verschleifses dieses XPEs gegen Metall- oder Keramikkdpfe im
Vergleich zum UHMWPE um 30-50% [53-55|, vereinzelt auch deutlich hoher [56], gezeigt
(Abbildung 2.3). Dies bestétigt sich auch in klinischen Studien durch die Reduktion des
Verschleifes und der partikelinduzierten Osteolyse um 30-80% iiber Untersuchungszeitrau-
me von bis zu 12 Jahren [55, 57-60|. Hinsichtlich des Kopfmaterials zeigen sich in vitro
im Simulator geringere Verschleifwerte bei der Verwendung keramischer im Vergleich zu
metallischen Kopfen [61], wiahrend die publizierten klinischen Ergebnisse aus den verfiigha-
ren nationalen Registerdaten dies aktuell nicht bestétigen [32, 33]. Die Verwendung eines
harten Metall- oder Keramikkopfes gegen ein XPE stellt heute in der Hiiftendoprothetik
den Gold-Standard dar.

Der Trend zum (hoch-)aktiven Patienten, der sein Kunstgelenk iiber einen langen Zeit-
raum hohen Anforderungen aussetzt, fiilhrte zur Entwicklung von polyethylenfreien Gleit-
paarungen und damit zu rein metallischen oder keramischen » Hart-Hart-Gleitpaarungen«,
die nochmals eine deutliche Reduktion der Verschleifmenge zum Ziel haben (Abbildung
2.3). Hieraus resultierte zu Beginn des Jahrtausends letztlich eine starke Zunahme der
Metall-Metall-Gleitpaarungen (MoM), die aus einer hoch-korrosionsbesténdigen CoCrMo-
Legierung hergestellt sind. Deren Einsatz wurde besonders durch den populédren Einsatz der
Oberflachenersatzprothesen (Abbildung 2.4) als vermeintlich knochenschonendes Verfah-
ren mit hervorragenden Verschleifiergebnissen im Labor gefordert [62—-68|. Der Aufschwung
wurde jedoch bald gebremst, da sich die metallischen Gleitpaarungen als anfillig auf Fehl-
positionierung der Komponenten und ungiinstige Implantatdesigns erwiesen, was auch im
Nachhinein in Simulatorstudien bestétigt werden konnte |67, 69]. Klinisch zeigten sich be-
sonders bei Frauen und grofen Durchmessern (>40mm) bei MoM-Schaftprothesen [70]

bzw. kleineren Durchmessern (< 50 mm) bei Oberflachenersatzprothesen [71] erhéhte Ver-
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2. Biotribologie des totalen Hiiftgelenkersatzes

Abbildung 2.4.: Beispiel einer metallischen Uberkronung des degenerierten Hiiftkopfes
durch eine Oberflachenersatzprothese (MoM) ohne intramedullédren Schaft
(ReCap, Biomet, Warsaw, USA). A: Abbildung der Prothese (kopf- und
pfannenseitig); B: Rontgenaufnahme nach Implantation [78].

schleiffwerte, die iiberméfige Immunantwort auf Verschleifiprodukte (Metallpartikel und
-ionen), z.B. in Form eines Pseudotumors, einer Allergie oder einer Metallose zufolge hat-
ten [72-74]. Auf Basis dieser Erkenntnisse wurden einzelne Implantatdesigns vom Markt
genommen und vielfach die Nutzung von MoM-Gleitpaarungen eingestellt sowie in einem
européischen Konsenspapier das Vorgehen bei der Behandlung bereits implantierter metal-
lischer Gleitpaarungen empfohlen |75, 76]. Aktuell werden MoM-Gleitpaarungen nur noch
selten und in wenigen spezialisierten Zentren eingesetzt und spielen in der Breite keine

groke Rolle mehr |77].

Keramik-Keramik-Gleitpaarungen (CoC) gelten heute als vergleichsweise teure Hoch-
leistungsimplantate und werden bevorzugt als Aluminiumoxid (AlyO3) (»3. Generation«)-
oder Mischoxidkeramik (»4. Generation«) bei jungen und aktiven Patienten eingesetzt,
u.a. auch sehr stark im asiatischen Raum [79]. Die Mischoxidkeramik des weltweit groften
OEM-Lieferanten (CeramTec, Plochingen) besteht zumeist aus einem Verhéltnis AloO3:Zir-
konoxid (ZrOg) von etwa 75:25 (Anteil sonstiger Oxide i.d.R. 1-2%). Interessanterweise
existiert auf dem Markt von einem Hersteller (Mathys, Schweiz) ebenso eine Keramik mit
genau umgekehrten Anteilen. Mischoxidkeramiken bietet im Vergleich zur reinen AlyOs-
Keramik eine hohere Bruchfestigkeit [80], die nach wie vor als ein limitierender Faktor
beim Einsatz rein keramischer Gleitpaarungen betrachtet wird. Wenngleich die Frakturra-
ten mit 0,003-2% gering sind (81, 82|, stellt ein keramischer Bruch eine ernsthafte Kompli-

kation dar, da bei der anschlieffenden Wechseloperation auch nach grofziigiger Entfernung

14



2.1. Versagensursachen endoprothetischer Gleitpaarungen

des umliegenden Gewebes (Synovektomie) kleinste Splitter im periprothetischen Gewebe
zu einem erhohten Dreikdrperverschleiff, z.B. beim Wechsel auf eine Metall-Polyethylen-
Gleitpaarung (MoP), fithren konnen [83, 84|. Griinde fiir eine Fraktur des keramischen
Inserts sind héufig eine zu »steile« Pfanneninklination, ein verkipptes Insert durch einen
intraoperativen Handhabungsfehler oder ein Anschlagen des Schafthalses am Pfannenrand
(Impingement) wahrend des alltdglichen Gebrauchs [85]. Zudem wird ein solches Versa-
gen vermehrt bei kleineren Kopfgrofen (bis 28 mm) beobachtet [86, 87]. Keramiken gelten
als dufserst verschleiffarm und biochemisch inert, weshalb auch das Osteolyse-Potential
aufgrund von Fremdkorperreaktionen als sehr gering eingestuft wird [88|. Ein weiterer po-
tentieller Nachteil sind vereinzelte Berichte iiber unangenehme Gerdusche (» Quietschen«
oder »Klicken«), deren Inzidenzrate in der Literatur stark schwankt (0,7-20,9% [89]). Ei-
ner umfangreichen Meta-Analyse mit mehr als 16.000 CoC-Gleitpaarungen zufolge stellen
diese Gerausche im Verlauf nur bei etwa knapp 5% der horbaren Endoprothesen (ent-
spricht 0,2% aller CoC) einen klinisch relevanten Revisionsgrund dar. Eine Ger#duschent-
wicklung kann im Alltag jedoch unangenehme Nebeneffekte fiir den Patienten zur Folge
haben [90]. Als technische Ursachen gelten reibungsbedingte Schwingungen des Gesamtsys-
tems im horbaren Bereich [91], sowie (kleinste) Frakturen der keramischen Komponenten
[92]. An Explantaten zeigen sich haufig, u.a. auch nach auffalligen Quietschgerduschen, ein
charakteristischer streifenférmiger Verschleifs, der durch einen kurzzeitigen Kanteniiberlauf
(Subluxation) des Gelenkes hervorgerufen werden kann [93]. Bei einem klinischen Vergleich
zwischen CoC-Gleitpaarungen und solchen, die XPE verwenden, konnte nach 12 Jahren
kein signifikanter Unterschied in der Uberlebensrate zwischen beiden Implantatsystemen

gefunden werden [60].

Neben den standardméfig weitlaufig eingesetzten Vollmaterialien werden auch Beschich-
tungen und Oberflichenmodifikationen verwendet, deren bekannteste Vertreter Titannitrid
(TiN) und die sauerstoffdiffusionsgehértete Zirkon-Niob-Legierung (Zr2,5Nb) sind. Letzte-
res ist unter der Handelsbezeichnung Oxinium® (Smith & Nephew, London, UK) erhélt-
lich. Interessanterweise ist in beiden Féllen die klinische Datenlage eher diinn. So existiert
bei den TiN-beschichteten Implantaten, die eine charakteristische gold-glanzende Oberflé-
che besitzen, nur eine (entwicklerinitiierte) Studie aus dem Jahr 2004 [94]. Sie berichtet von

sehr guten klinischen Ergebnissen (Revisionsrate von 4,5% nach 12 Jahren), wohingegen
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2. Biotribologie des totalen Hiiftgelenkersatzes

In-vitro-Verschleifsergebnisse sehr widerspriichlich sind [95, 96]. Noch mehr Raum fiir Inter-
pretation bieten die sauerstoffdiffusionsgehérteten Zr2,5Nb-Oberflichen, zu denen aktuell
keine Simulatorergebnisse verfiigbar sind. Im Unterschied zu TiN-beschichteten Implanta-
toberflichen (Monolayer) besitzen sie jedoch einen Hértegradienten, was eine verbesserte
Adéision der tribologischen Funktionsoberfliche auf dem Substratmaterial vermuten lésst.
Beide Oberflichenmodifikationen besitzen eine Dicke von in etwa 5pm. Als aktuell ein-
ziges nationales Endoprothesenregister wird in Australien das klinische Ergebnis fiir die
verschiedenen Gleitpaarungen aufgeschliisselt, wobei sich hier fiir das Oxinium® die ge-
ringste Revisionsrate (3,4% nach 10 Jahre) aller Gleitpaarungen zeigt [32|. Entsprechend
einem Warnhinweis innerhalb des Registers ldsst sich anhand der Daten jedoch nicht er-
mitteln, ob die niedrige Revisionsrate auf die verwendete Gleitpaarungen zuriickzufiihren
ist oder andere Kovariablen (z.B. das Patientenklientel oder das eingesetzte Implantat-
system) eine Rolle spielen. Die Daten sind demnach mit Vorsicht zu interpretieren. Einen
weiterfithrenden Schluss lassen auch zwei kontrollierte klinische Studien nicht zu, die nach
zwei bzw. 6,8 Jahren keine signifikanten Unterschiede beziiglich des klinischen Ergebnisses
von CoCrMo- und Oxinium®-Képfen feststellen lassen [97, 98]. Interessanterweise exis-
tieren fiir TiN und sauerstoffdiffusionsgehértetes Zr2,5Nb ebenso klinische Fallberichte zu
Schichtversagen in Form von Abplatzern, die u.a. einen erhdhten Polyethylenverschleifs zur

Folge hatten [99-102].

Durchmesser der Gleitpaarung (Kopfgrélie)

Neben dem Material steht auch die Grofe der Gleitpaarung in der Diskussion. Zu Beginn
der flaichendeckend erfolgreichen Hiiftendoprothetik in den 60er Jahren wurden eher klei-
ne Kopfdurchmesser mit 22,225 mm (Imperialsystem: 7/8") gewéhlt. Hintergrund war die
Theorie der »Low Friction Arthroplasty« des britischen Orthopéden Sir John Charnley
(1911-1982), der auf eine Senkung der Reibung innerhalb des Gelenkes zielte [103]. Vor
diesem Hintergrund wurde der Kopfdurchmesser im Vergleich zum natiirlichen Oberschen-
kelkopf (Frauen: 49 mm/ Ménner: 53 mm [31]) deutlich gesenkt und erstmals UHMWPE
als Gleitlagerwerkstoff eingesetzt - zusétzlich zur erstmaligen Verwendung von PMMA als
Knochenzement zur Verankerung. Dieser Ansatz gilt heute als Grundlage fiir den welt-

weite Durchbruch der endoprothetischen Versorgung degenerierter Hiiftgelenke. In den fol-
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genden Jahren wurden die eingesetzten Kopfdurchmesser allerdings kontinuierlich grofser.
Heute gilt ein Durchmesser von etwa 32-36 mm als Grenze zwischen einer »kleinen« und
einer »grofen« Gleitpaarung und wird als Kompromiss zwischen den urspriinglich kleinen
Durchmessern und den postulierten Vorteilen von Groftkopfsystemen gesehen werden [104].

Griinde fiir den Einsatz grofserer Kopfe sind

e cine verbesserte Biomechanik (Wiederherstellung der Anatomie, hohere Effektivitét
der Abduktoren) und der Erhalt der Eigenwahrnehmung fiir das Gelenk, dadurch
auch der Aktivitdten mit der Folge eines vergleichbaren Gangbildes wie beim gesun-

den Patienten [31]

e cine Erhohung der Stabilitdt des Gelenks durch ein vermindertes Luxationsrisiko (Di-
stanz bis zum Auskugeln des Gelenkes nimmt mit dem Kopfdurchmesser zu) [105].
Dieser Punkt stellt besonders in den USA einen wichtigen Faktor dar, da eine friih-
zeitige Luxation in der Regel auf den Operateur zuriickgefiihrt wird und mit hohen
Schmerzensgeldforderungen belegt ist. Dementsprechend hoch ist der Druck auf die

Industrie, Materialien und Design anzupassen [31, 106, 107]

e cine Vergroferung des Bewegungsumfangs des Gelenkes (neben dem Kopfdurchmes-
ser wird dies noch durch den Schafthalsdurchmesser und den Pfannenéffnungswinkel

definiert, Abbildung 2.5) [108, 109]

e cine Verbesserung der hydrodynamischen Schmierung bei Verwendung harter Gleit-
paarungen durch eine hohere Umfangsgeschwindigkeit bei groflen Gleitpaarungen

[110].

Demgegeniiber steht eine Zunahme des Verschleifses bei Polyethylengleitpaarungen - so-
wohl von konventionellem UHMWPE als auch XPE - mit zunehmender Kopfgrofse aufgrund
der groferen Kontaktflache [56, 111-113|. Zudem wird klinisch bei Verwendung von Grofs-
kopfsystemen das Einklemmen umliegender Weichteile (Psoas Impingement) im Spalt der
ausladenden Gleitpaarung beschrieben (Inzidenz: 0,4-18%) [31, 114]. Abhilfe in diesem Fall
kann neben einer konservativen Behandlung auch die Wechseloperation auf einen kleineren
Kopfdurchmesser bedeuten [115, 116]. Zu beachten ist, dass sich bei grofen Kopfdurch-

messern auch die Wandstérke der Pfannenkomponenten verringert, um den beckenseitigen
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2. Biotribologie des totalen Hiiftgelenkersatzes

Abbildung 2.5.: Einfluss von (A) Kopfgrofe, (B) Halsdurchmesser und (C) Pfannenoff-
nungswinkel auf den Bewegungsumfang des Gelenks (nach [104]).

Knochenverlust bei Implantation moglichst gering zu halten. XPE besitzt mit zunehmen-
dem Vernetzungsgrad eine abnehmende Bruchfestigkeit [117], weshalb es bei dilnnwandigen
XPE-Inserts unter Extremsituationen, z.B. bei hoher Kantenlast im Zuge eines teilweisen
Auskugeln des Gelenkes (Subluxation), zu Briichen und Rissen im Randbereich kommen
kann [118, 119]. Auch bei harten metallischen oder keramischen Gleitpaarungen kann es bei
ungiinstiger operativer Positionierung zu hohen Belastungen und massivem Verschleiff bzw.
Randabplatzern kommen [67, 69, 85]. Wie bei der Verwendung von XPE ist auch bei CoC
die Grofke der Gleitpaarung durch die Dicke der azetabuldren Komponente begrenzt, um
die mechanische Festigkeit nicht zu gefdhrden. Der Analyse eines namhaften Keramikher-
stellers zufolge nahm die Anzahl an keramischen Kopfe mit einem Durchmesser von 36 mm
in Kombination mit einem Polyethylen- (Keramik-Polyethylen-Gleitpaarung (CoP)) oder
Keramik-Insert CoC zwischen den Jahren 2003 und 2013 um den Faktor 10 zu [116] und
bestéatigt wie auch nationale Registerdaten den Trend zu gréferen Durchmessern. Wahrend
in Schweden 2005 noch fast ausschliefslich Kopfdurchmesser mit 28 mm eingesetzt wurden,
kommen heute zumeist Kopfe mit 32 mm - bei jiingeren Patienten wie beschrieben auch
zunehmend mit 36 mm - zum Einsatz |25]. In Deutschland gibt das neue Endoprothetikre-

gister in seinem Jahresbericht fiir das Operationsjahr 2017 einen Anteil von Gleitpaarungen
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mit dem Durchmesser von 32 mm von 56,3% an [120]. 36 mm Kopfgrofen wurden dabei in

35,9% der Félle mit steigender Tendenz eingesetzt.

2.1.2. Operativer Eingriff

Dem behandelnden Operateur kommt bei der Versorgung des degenerierten Gelenks eine
entscheidende Rolle zu. Idealerweise bespricht er die Entscheidung, ob und falls ja, mit
welchem Implantatsystem das Gelenk kiinstlich ersetzt wird, zusammen mit dem Patien-
ten. Er fungiert hierbei als Berater, der allerdings die Verfiigbarkeit der Komponenten in
der Klinik sowie seine personlichen Erfahrungen in das Beratungsgesprach einbringt und
zudem als Experte fiir den betroffenen Patienten eine dezidierte Meinung vertritt [48]. In
der Regel wird der Expertenmeinung des Operateurs demnach auch gefolgt, was dieser
letztlich ein hohes Gewicht verleiht. Dass seine Entscheidung auch von eher 'weichen’ denn
durchweg wissenschaftlich fundierten Faktoren abhéngen kann, zeigt sich in der begrenz-
ten klinischen Datenlage, die nicht zu jedem Patienten und allen Materialkombinationen
evidenzbasierte Schliisse zulésst [121]. Sowohl die Kostensituation in der Klinik, eine po-
tentielle Verbundenheit zu einem Hersteller, eigene Erfahrungen oder die Meinung von
Kollegen konnen dabei ebenso eine meinungsbildende Rolle spielen, als auch eher emotio-
nale Faktoren wie Werbung, kollegiale Empfehlungen oder eine gewisse Technik-Affinitat
[48].

Neben der beratenden Funktion sind es zudem die operativen Fahigkeiten und das Zu-
sammenspiel mit dem Team im Operationssaal, die den Grundstein fiir eine hohe Qualitit
der Versorgung und eine lange Standzeit des neuen Implantatsystems legen. So konnte in
einer Vielzahl von Studien gezeigt werden, dass eine Fehlpositionierung, z.B. eine zu steil
eingebaute Pfanne (hohe Inklination), zu massivem Verschleif und mechanischen Versa-
gen von Implantatkomponenten, u.a. infolge hoher lokaler Lasten bei Kanteniiberlauf oder
Kollision des Schafthalses am Pfannenrand (Impingement), fithren kann |67, 69, 122, 123|.
Die Folge kann ein frithzeitiges Versagen des Kunstgelenks sein. Aus diesem Grund wurde
bereits 1978 fiir die intraoperative Ausrichtung der Pfannenkomponente der Begriff der »Si-
cherheitszone« (Inklination und Anteversion der Pfanne von 40+ 10°bzw. 15+ 10°) durch
Lewinnek et al. definiert [124], wobei sich diese Zone in ihrer urspriinglichen Definition auf

die Senkung des Luxationsrisikos bezog. Basierend auf einem erhéhten Metallionenspiegel
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und der Bildung von Pseudotumoren bei MoM-Gleitpaarungen wurde in der Folge ein ma-
ximaler klinischer Inklinationswinkel von 55° empfohlen [69, 125|. Vor diesem Hintergrund
wird die praklinische Testung im Sinne einer Idealversorgung kritischer betrachtet und im
Zuge dessen neue Protokolle gefordert, die sich mehr an relevanten kritischen Belastungs-
szenarien, z.B. bei ungiinstiger Einbaulage, orientieren [40, 41].

Zudem werden Krankenh&user bzw. Operateure mit einer geringen Anzahl an Implan-
tationen pro Jahr mit einem erhéhten Risiko fiir eine frithe Revision assoziiert {126, 127].
Diese Tatsache fiihrte zur Forderung einer Mindestanzahl an jahrlichen Implantationen

von kiinstlichen Hiiftprothesen in Kliniken, die iiber EndoCert! zertifiziert sind.

2.1.3. Nutzung durch den Patienten

Der gelenkerkrankte Patient sucht den orthopédischen Spezialisten in der Regel aufgrund
einer gesunkenen Lebensqualitét infolge einer Funktionseinschréankung und steigender Sch-
merzen auf [29]. Im Allgemeinen ermoglicht der endoprothetische Eingriff dem Patienten,
ein Leben zu fiihren, das als »normal« betrachtet werden kann. Von diesem Zeitpunkt
an liegt es in seiner Verantwortung, gewissenhaft mit dem neuen Hiiftgelenk umzugehen.
Dabei haben biomechanische Studien an endoprothetisch versorgten Patienten wichtige
Erkenntnisse auf Basis experimenteller Daten iiber den Belastungszustand innerhalb des
Gelenkes bei unterschiedlichsten Alltagsaktivitiiten? (u.a. dem Gehen bei unterschiedlichen
Geschwindigkeiten oder dem Treppesteigen) geliefert [38, 128|. Hinsichtlich der In-vivo-

Belastung auf das kiinstliche Hiiftgelenk sagen sie aus, dass

e relevante Lasten bereits wahrend alltdglichen Aktivitdten, z.B. etwa das 3-fache des
Korpergewichtes auf ein Hiiftgelenk beim » Normalen Gehen«, wirken und diese Las-

ten unter den Aktivitaten stark variieren.

e die hochsten Werte wihrend einer zufilligen Messung (spontanes, unbeabsichtigtes

Stolpern einer Patientin am Ende der Untersuchung fiihrte zur 9-fachen Gewichtsbe-

'EndoCert: Weltweit erstes System zur Zertifizierung von medizinischen Einrichtungen im Bereich des
Gelenkersatzes. Es wurde 2012 auf Initiative der Deutschen Gesellschaft fiir Orthopédie und Orthopé-
dische Chirurgie (DGOOC) eingefiihrt.

2Hinweis: Daten zu reprisentative Patientenmessungen sind Online unter www. orthoload.com frei verfiig-
bar und gelten in der biomechanischen Gemeinschaft in vielen Fillen als Grundlage fiir die Beurteilung
der Krifte und Momente, die auf (kiinstliche) Gelenke wirken.
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lastung auf dem Hiiftgelenk) aufgezeichnet wurden. Interessanterweise konnten diese

Werte durch kontrollierte Stolperstudien nicht reproduziert werden [129].

Im Zuge der Weiterentwicklung der normierten Implantattestung (ISO 14242-1, [34]) bil-
den diese Erkenntnisse zusammen mit ganganalytischen Daten (Kinematiken) und der Be-
riicksichtigung einer ungiinstigen operativen Implantatpositionierung einen Kernbestand-
teil zukiinftiger Normentwiirfe [41].

Zudem konnte eine umfangreiche Metaanalyse aus 2012 von Prokopetz et al. einige pa-
tientenbezogene Faktoren herausbilden, die mit einem erhdhten Risiko fiir eine friihzeitige
Wechseloperation in Zusammenhang stehen: das ménnliche Geschlecht sowie jungen Pati-
enten, die eine hohe Aktivitat besitzen [35, 130]. Diese Altersabhéngigkeit wird auch durch
das australische Endoprothesenregister bestitigt [32]. Daneben wurden das Auftreten von
Begleiterkrankungen (Komorbiditét) sowie eine fortgeschrittene avaskulidre Knochennekro-

se als Risikofaktoren identifiziert.

2.2. Theoretische Uberlegungen zur Gelenkschmierung

Die umfangreichen Diskussionen um die Versagensraten von rein metallischen Gleitpaa-
rungen, die primér aus dem schlechten klinischen Ergebnis der MoM-Groftkopfsysteme
resultieren, wirkten in der Wissenschaft als Katalysator zur Untersuchung der Diskrepanz
zwischen den hervorragenden praklinischen Ergebnissen aus Simulatorstudien und dem kli-
nischen Desaster [121]. Es zeigte sich, dass der Verschleifs im besonderen in kritischen Si-
tuationen geringer oder fehlender Schmierung im Gelenkspalt unverhéltnisméfig zunimmt
[122]. Neben der funktionsbedingten Abnutzung hat sich zudem gezeigt, dass angrenzen-
de intramodulare Schnittstellen auch iiberméfiger Belastung und Materialabtrag aufgrund
von Mikrobewegungen unterliegen [131, 132]. Aufgrund dieser Uberlegungen sind im Be-
sondern bei Hart-Hart-Gleitpaarungen die Einfliisse fehlender Schmierung bzw. daraus re-
sultierender hoher Reibung in den Vordergrund geriickt. Allgemein wird angenommen, dass
die Ausbildung eines tragenden Schmierfilms bei diesen Gleitpaarung die Reibung und den
Verschleifs und dadurch auch das klinische Ergebnis positiv beeinflussen kann [122, 133].
Zudem formen die Proteine innerhalb der Gelenkfliissigkeit (Synovia) eine Grenzschicht

auf der Implantatoberflache, die sich nach einer kurzen Einlaufphase formen und sowohl
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2. Biotribologie des totalen Hiiftgelenkersatzes

Abbildung 2.6.: Uberfiihrung des (A) dreidimensionalen Kopf-Insert-Modells bei einer Hiif-
tendoprothese in (B) eine ebene Betrachtung von einem Kugelkopf mit
dquivalentem Radius R, der auf der Ebene gleitet (nach [23]).

die Reibung als auch den Verschleif reduzieren kann [134, 135].

In der biotribologischen Theorie wird der Schmierungszustand in der Bewegung durch
die elasto-hydrodynamische Schmierungstheorie beschrieben, eine Weiterentwicklung der
Reynolds’schen Differentialgleichung unter Beriicksichtigung der elastischen Materialeigen-
schaften. Dieses Vorgehen wurde erstmal in den 1970er Jahren durch Hamrock und Dowson
beschrieben, die dadurch auch das Feld der »Biotribologie» erdffneten [136]. Mathematisch
wird der Schmierungszustand durch den A-Quotienten ausgedriickt, der den arithmetischen
Mittenrauhwert R, des Kopfes und des Inserts (pfannenseitige Gleitfliche) und die theo-

retische minimale Schmierfilmhohe h,y,;y, ins Verhéltnis setzt [23].

2 2
\/Ra,Kopf + Ra,Insert

Dieses Verhéltnis ermoglicht eine tendentielle Bewertung, ob ein tragender Schmierfilm

ausgebildet werden kann bzw., ob es zum Kontakt der Gleitpartner kommt:

e )\ < 1: Festkorperschmierung (kein tragender Schmierfilm)

e 1 < X\ < 3: Mischschmierung (ausbildender Schmierfilm ist teilweise tragend mit ver-

einzeltem Festkorperkontakt)

e ) > 3: Vollschmierung (kein Festkorperkontakt)

Die minimale theoretische Schmierfilmhohe hy,;, 1dsst sich fiir ein dquivalentes Modell
berechnen, bei dem eine Kugel unter Beriicksichtigung einer identischen Hertz’schen Fla-
chenpressung wie im Kopf-Insert-Modell (Hiiftendoprothese) auf einer Ebene gleitet (Ab-
bildung 2.6).
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2.2. Theoretische Uberlegungen zur Gelenkschmierung

nu 0,65 L —0,21
/
S o -
mit
d(4 +C)
R =—2_— 2.3
50 (2.3)
1— V2 1_— 2 —1
E =2 5 Kopf = Vinsert (24)
Kopf Insert

n: Viskositét des Schmiermediums (Synovia: ca. 0,003 Pa s, [137]); u: Relativgeschwindig-
keit zwischen Kopf und Insert (dynamisch {iber den Gangzyklus); L: Axiallast; R': dquiva-
lenter Kopfradius; E’: dquivalentes E-Modul; d: nominaler Durchmesser der Gleitpaarung;
C = Rinsert — Riops: Unterschied zwischen Kopf-Aufien- und Insert-Innendurchmesser der

Gleitpaarung (Spaltmaf)

Basierend auf einer bekannten Kinematik (z.B. nach ISO 14242-1, Abbildung 2.7-A)
konnen fiir einen definierten Kontaktpunkt die relativen Verschleiffpfade auf dem Hiift-
kopf berechnet werden (Abbildung 2.7-B) [23|. Es zeigen sich durch diese theoretische
Betrachtung dieselben elliptischen Verschleifipfade wie sie auch auf der Insert-Innenseite
von Probenkorpern nach einer Standard-Verschleifitestung mit identischer Kinematik zu
finden sind (Abbildung 2.7-C).

Unter Beriicksichtigung der Kennwerte fiir keramische und metallische Materialien sowie
topographischer Parameter (R,) aus der Vermessung von neuen Gleitpaarungen (n =4) fiir
die Klinik (Tabelle 2.1), kann fiir eine bekannte Kinematik (Last L und Geschwindigkeit
u) zu jedem Zeitpunkt der A-Quotient berechnet werden. Abbildung 2.8 veranschaulicht
den Verlauf des A-Quotienten tiber den Gangzyklus fiir das » Normale Gehen in der Ebene«
nach ISO 14242-1 und die prozentuale Verteilung der Schmierungszustande. Es zeigt sich
im Besonderen, dass die CoC-Gleitpaarung bei kontinuierlicher Bewegung nahezu iiber den
gesamten Gangzyklus einen tragenden Schmierfilm ausbilden kann. Unter diesen (idealen)
Bedingungen kann die theoretisch wirkende Reibung als minimal angenommen werden.

Diese theoretische Betrachtung ermdglicht mit vergleichsweise einfachen Mitteln einen

Einblick in die Funktionsweise eines kiinstlichen Gelenks unter kontinuierlicher Bewegung.
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2. Biotribologie des totalen Hiiftgelenkersatzes
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Abbildung 2.7.: Vergleich der Verschleifipfade. A: Kinematik geméaf ISO 14242-1 [34]; B:

Visualisierung der Verschleifipfade bei ISO-Kinematik (roter Verschleifs-
pfad: Hauptkontaktpunkt); C: analoge elliptische Bahnen auf einem CoCr-
Insert nach Verschleifftestung im Hiiftsimulator (nach [23]).

Material E-Modul Querkontraktionszahl v Arithmetischer Mittenrauhwert R ,
CoCr 230 GPa 0,3 0,021 pm
Biolox Delta 358 GPa 0,2 0,008 pm

Tabelle 2.1.: Materialkennwerte metallischer und keramischer Materialien [23].
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Abbildung 2.8.: Uberblick der Schmierungszustéinde wihrend dem » Normalen Gehen in der
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Ebene« nach ISO 14242-1 fiir Kombinationen aus Metall und Keramik. A:
Verteilung des A-Quotienten iiber dem Gangzyklus; B: Prozentuale Anteile
der Schmierzustiande (nach [23]).



2.3. Priifstande zur experimentellen Reibungsmessung

Fiir die Interpretation der Ergebnisse ist es wichtig zu wissen, dass dieser Ansatz jedoch
auch einer Reihe von Limitationen unterliegt. So erfahren in dem vorgestellten elasto-
hydrodynamischen Modell die Rundheit und chemische Eigenschaften der Oberflache (z.B.
Benetzbarkeit) keine Berticksichtigung. Zudem wird das Schmiermedium als isoviskoses
Newtonsches Fluid angenommen und der biotribologische Einfluss von Proteinen und sons-
tigen Bestandteilen der Synovia (z.B. die Hyaluronsiure) vernachléssigt. In gewisser Weise
stellt das Modell zudem einen statischen Ansatz dar, da Verédnderungen der Oberflachen
im Zuge der Gleitbewegung, z.B. bedingt durch Verformung oder Verschleiffeffekte, nicht

einflieRen.

2.3. Priifstande zur experimentellen Reibungsmessung

Erste historische Studien zum Reibungsverhalten als Widerstand gegen Bewegung gehen
bereits auf Leonardo da Vinci (1452-1519) zuriick [138]. Die Erkenntnisse und grundle-
genden Reibgesetze aus diesen und folgenden Untersuchungen wurden daraufhin im Laufe
der Zeit auf viele unterschiedliche Fachbereiche angewandt, um Systemeigenschaften zu
untersuchen. In der orthopédischen Biomechanik gehen die frithen experimentellen Unter-
suchungen auf die Anfinge des letzten Jahrhunderts zuriick, als die Reibung an gesunden,
nativen Hiiftgelenken untersucht wurde [139, 140]. Hierfiir wurden, wie spater auch bei Sir
John Charnley in den 60er Jahren, einfache Pendelversuche durchgefiihrt, die letztlich auch
zur Etablierung von Charnley’s Theorie der » Endoprothetik der geringen Reibung« (Low
Friction Arthroplasty) fithrten: Verringerung des Lockerungsrisikos durch eine geeignete,
reibungsarme Materialkombination und einen kleinen Kopf- und grofen &ufseren Pfannen-
radius [103, 141]. Im Laufe der Jahre wurde auf Basis der klinischen Erkenntnis um die
biologische Wirkung des UHMWPE der Fokus jedoch vermehrt auf die Verschleiffreduk-
tion gesetzt und Reibungsuntersuchungen riickten deutlich in den Hintergrund. Erst mit
dem Trend zu Implantatsystemen mit groferen Kopfdurchmessern und héarteren Material-
gleitpaarungen gewinnt auch die Frage nach der Reibung und dem verbundenen Stress auf
Implantatschnittstellen wieder an Bedeutung.

Heute wie damals dient die Reibungsmessung in der Hiiftendoprothetik der Charak-

terisierung des tribologischen Systems. Neben einfachen Screening-Priifstdnden, die eine
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2. Biotribologie des totalen Hiiftgelenkersatzes

Platte

Abbildung 2.9.: Beispiel einer 4-Stationen-Screening-Einheit im Heidelberger Biomechani-
klabor. A: Stift und Platte; B: Stationen gefiillt mit Testmedium (Rei-
bungsmessung an der ersten Station) (nach [77]).

reine Materialuntersuchung ohne Beriticksichtigung der Implantatgeometrien darstellt, gibt
es auch Ansétze, die komplexere Bewegungsmuster an realen Implantatproben beriick-
sichtigen. Dabei ist es wichtig anzumerken, dass die Nachvollziehbarkeit der Ergebnisse
aus Reibungsmessungen mit zunehmender Komplexitat des Priifaufbaus schwieriger wird.
Waéhrend einfache Pendelaufbauten die Theorie sehr gut abbilden, kénnen tribologische
Effekte bei physiologischen Simulatorkinematiken und Belastungen kaum noch représen-
tativ durch theoretische Uberlegungen vorhergesagt werden. Daher kommt der Bewertung
und Validierung der Messmethodik im Sinne guter wissenschaftlicher Praxis und nachvoll-
ziehbarer Messergebnisse eine wichtige Bedeutung zu. Im Folgenden werden die Vor- und
Nachteile bestehender Ansétze zur Reibungsmessung kiinstlicher Hiiftgelenke diskutiert
und zusammengefasst (Tabellen 2.2 bis 2.6).

Anmerkung: Methoden zur indirekten Bestimmung des Reibungszustandes iiber die Mes-
sung der Schmierfilmhohe mittels optischer [142-144] oder konduktiver [145-149] Verfah-
ren, wurden im Zuge dieser Recherche nicht weiter beriicksichtigt, da sie einigen metho-
dischen Limitationen unterliegen, insbesondere einer stark limitierten Auswahl geeigneter

Implantatmaterialien fiir den Einsatz der jeweiligen Messmethodik.

2.3.1. Screening an einfachen Probenkdorpern

Eine sehr schnelle, kostengiinstige und reproduzierbare Testung kann durch Priifstdnde
realisiert werden, die in vitro unter vereinfachten Bedingungen laufen, z.B. die Relativbe-

wegung eines Stifts auf einer Platte (Abbildung 2.9) [77, 150-152]. Sie kénnen als Alter-
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2.3. Priifstande zur experimentellen Reibungsmessung

Vorteile Nachteile
e Schnelle, kostengiinstige Testung e Unphysiologische Kinematik und
Lastaufbringung (reine Materialtes-

e Finfacher Versuchsaufbau. Industri- tung)
elle Priifeinheiten verfiigbar &
o Weiterfithrende Tests in der Regel

e Gute Vergleichbarkeit  zwischen noch nochwendig

Testreihen

Tabelle 2.2.: Fazit zu Screening-Priifaufbauten an einfachen Probenkorpern.

native zu aufwéndigen Untersuchungen in komplexen Hiiftsimulatoren eingesetzt werden,
um intrinsische Materialeigenschaften bereits zu einem frithen Zeitpunkt der Entwicklung
zu bestimmen. Vorteil ist die simultane Testung mehrerer Priifkérper unter definierten
Bedingungen, die allerdings eine sehr starke Approximation der In-vivo-Geometrie und -
Kinematik darstellen. Es lassen sich demnach auf Basis dieses Priifaufbaus vergleichende
Messungen durchfiihren, allerdings nicht zwangslaufig absolut giiltige Riickschliisse fiir die
Klinik ziehen. Sie stellen daher vielmehr eine rein materialwissenschaftliche bzw. methodi-

sche Basisuntersuchung denn eine bauteilnahe Testung dar.

In einigen Screening-Versuchen wurde u.a. der Einfluss des Testmediums (in der Regel
verdiinntes Kélberserum mit fest eingestelltem Proteingehalt) [137, 153, 154] oder Ruhe-
pausen [155] auf die Hohe der Reibung ermittelt. Dabei erfolgt die Kraft- bzw. Momenten-

aufnahme tiber angekoppelte Sensoriken.

2.3.2. Pendelaufbauten

Pendelaufbauten zielen auf eine physikalisch bekannte und vergleichsweise auch einfache
Untersuchungsmethode unter Verwendung eines einzelnen rotatorischen Freiheitsgrades.
In der Hiifte orientiert man sich hier meist an der groften Einzelrotation (Extension-
Flexion, Abbildung 2.1), die beim »Normalen Gehen in der Ebene« einen Bereich von
etwa + 20-25° abdeckt. Unterschieden werden miissen freie und extern angetriebene Pendel.
Interessanterweise fillt bei der Durchsicht der verfiigbaren Literatur auf, dass sowohl friihe

als auch jiingere Pendelstudien fast ausschlieflich in Grofsbritannien durchgefiihrt wurden.
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2. Biotribologie des totalen Hiiftgelenkersatzes
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Abbildung 2.10.: Frithes Charnley-Pendel. A: Prinzipskizze; B: Priifaufbau (nach [156],
Pfeil markiert die Gleitpaarung).

Freie Pendel

Bei Untersuchung der Reibung von Kugelgelenken wie im Fall eines kiinstlichen Hiiftge-
lenks, wurden bereits frith mechanische Priifeinheiten eingesetzt, bei denen zunéchst ein
natiirliches Gelenk als Zentrum eines freien Pendels schwingen konnte [139, 157-160]. In
der Folge wurde dieses Prinzip auch auf die Untersuchung von Kunstgelenken iibertragen,
deren Bedeutung im wissenschaftlichen Umfeld zu dieser Zeit zunahm [161, 162]. Primérer
Vorteil freier Pendel ist die Selbstzentrierung des Gelenks ohne &dufiere Zwangsfiihrung. In
der Regel wird der Pendelarm einmalig ausgelenkt und entweder die Anzahl der Schwin-
gungen bis zum Stillstand bzw. die Abnahme der Amplitude {iber die Zeit bestimmt oder
die entstehenden Reibkrafte und -momente sensorisch erfasst. Der Priifaufbau, den John
Charnley in Wrightington in Grofbritanien in den 60er- und 70er-Jahren einsetzte (Ab-
bildung 2.10), bildete den Kern seiner Uberlegung einer moglichst geringen Reibung im

Gelenk und markiert einen Meilenstein in der Entwicklung der modernen Endoprothetik.

Angetriebene Pendel

Im Gegensatz zum freien Pendel werden heute auch eine Reihe von Pendelaufbauten ver-

wendet, die wihrend des Versuchs mit gleichbleibender Amplitude dauerhaft von auften
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2.3. Priifstande zur experimentellen Reibungsmessung

Vorteile Nachteile

e Nachvollziehbare, einfache Methodik e Einfache (nicht physiologische) Kine-
matik, Orientierung an Hauptrotati-

o Selbstzentrierung des Gelenks (keine on (Extension-Flexion)

aufleren Zwangskréfte)

e Gute Vergleichbarkeit zur Theorie o Gedimpfte sinusformige Schwingung

e Meist statische Last (Schwankungen
bei der Kraftaufnahme infolge der
Zentrifugalkraft moglich)

e Pendel kann sich wihrend des Ver-
suchs verdrehen, da nicht gefiihrt

Tabelle 2.3.: Fazit zu freien Pendeln.

angetrieben werden. Neben wenigen Einzelstudien [164-167| wurden eine Vielzahl der Reib-

untersuchungen in der Hiifte mit folgenden experimentellen Aufbauten durchgefiihrt:

Durham Hip Friction Simulator / 1. und 2. Generation (3. Generation: TE-89 Fric-

tion Simulator, Phoenic Tribology, UK) [168-175]

ProSim Hip Friction Simulator (Simulator Solution, UK) [176-183]

Leeds University Pendulum Simulator (Institute of Medical and Biological Enginee-

ring, University of Leeds, UK) [184-186]

Hamburger Pendel (Institut fiir Biomechanik, Technische Universitdt Hamburg-Har-

burg) (Abbildung 2.11) [163, 187|

Das Pendel wird um eine definierte Rotationsachse (entspricht zumeist der Extension-
Flexion®) zyklisch - in der Regel sinusformig - angetrieben. Im Unterschied zum freien
Pendel sind demnach die Relativgeschwindigkeiten der Gleitoberflichen zwischen den ein-
zelnen Schwingungen vergleichbar und nehmen nicht mit zunehmender Versuchsdauer ab.
Damit kann ein Versuch iiber einen ldngeren Zeitraum reproduzierbar gefahren werden,
was eine umfassendere Datenanalyse ermdglicht. Die Pendelaufbauten verfiigen in der Re-
gel zudem {iber Antriebe zur dynamischen Aufbringung der axialen Gelenklast, z.B. iiber
eine frei programmierbare Servohydraulik. Dies erméglicht auch die Beriicksichtigung einer

Hiiftbelastung, wie sie in in vivo iiber den Gangzyklus im Patienten auftritt [38].

3 Anmerkung: Studien, bei denen eine angetriebene Rotation rein um die Kopfkonus-Achse appliziert
wurde [188], sind hier nicht berticksichtigt.
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Variable
Cup Angle

Abbildung 2.11.: Beispiel eines extern angetriebenen Pendels (inverser Aufbau, d.h. Kopf:
oben; Pfanne: unten). A: Uberblick; B: Prinzip der Entkopplung von Axi-
allast und unterem Messrahmen; C: angetriebene innere Wippe (EF) [1:
Axialzylinder; 2: XY-Tisch; 3: 6-Komponenten-Kraftesszelle (Maschinen-
regelung); 4: oberer Rahmen; 5: unterer Messrahmen (mit dem Hiiftkopf
verbunden); 6: Kraftmesszelle; 7: lineare Lagerung; 8: angetriebener Pro-
benbehélter (Insert); 9: Motor; 10: Kurbelwelle; 11: Gleitpaarung; 12:
Schmiermedium]| (nach [163]).

Einen wichtigen Aspekt beim angetriebenen Pendel stellt die Lagerung der Messsensorik
dar. Unter Beriicksichtigung der geringen zu erwartenden Reibkoeffizienten konnen kleinste
systemisch bedingte Storgrofien bereits schnell relevant sein und die absoluten Messergeb-
nisse verfilschen. Dies betrifft jeden mechanischen oder reibungsbedingten Widerstand, der
aufkerhalb der zu messenden Gleitbewegung entsteht und nicht vom Kraft- bzw. Momen-
tenaufnehmer entkoppelt ist. Jiingere Ansétze wie das Hamburger Pendel (Abbildung 2.11)
nutzen daher reibungsarme lineare Lagerungen der Messsensorik [187]. Diese aufwéndige
technische Lésung ermoglicht zudem eine konstruktive Trennung der dynamischen axialen
Last von der sensiblen Messsensorik durch eine Kombination von mehreren, hydrostatisch
gelagerten Wippen. Hierbei ist es wichtig, dass die Drehachsen der Wippen koinzident
durch das Drehzentrum des zu messenden Gelenks und der Sensorik gehen, um Stérungen

durch dufsere Zwangskrafte moglichst gering zu halten.
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2.3. Priifstande zur experimentellen Reibungsmessung

Vorteile Nachteile
e Reproduzierbare Kinematik iiber alle e Reibungsarme Lagerung des An-
Zyklen triebs notwendig (z.B. {iber hydrosta-

tisches Lager), um systemische Stor-

e Sensorische Erfassung der Auslen- .. RO
grofen zu minimieren

kung moglich

e Rotationszentrum des Hiiftgelenks
nicht freigegeben (Achsen des Ge-
lenks und des Antriebs miissen tiber-
einstimmen)

e Kein ungewolltes Verdrehen des Pen-
del durch gefiihrte Pendelbewegung

e Einfache (nicht physiologische) Kine-
matik, Orientierung an Hauptrotati-
on (Extension-Flexion)

Tabelle 2.4.: Fazit zu angetriebenen Pendeln.

2.3.3. Physiologische Kinematik
Patientenmessungen (in vivo)

Die vielbeachteten Ergebnisse der Forschergruppe am Julius Wolff Institut der Charité in
Berlin, die Belastungsmessungen direkt am endoprothetisch versorgten Patienten durchfiih-
ren, bilden weltweit die Grundlage fiir biomechanische Randbedingungen bei der Untersu-
chung kiinstlicher Gelenken. Sie werden weltweit u.a. bei der Entwicklung und Evaluierung
von mechanischen Testverfahren an kiinstlichen Gelenkkomponenten fiir die Hiifte (mitt-
lerweile in der dritten Generation), Knie, Schulter und Wirbelsdule herangezogen [38, 189—
194]. Dazu werden instrumentierte Endoprothesen auf Basis von Dehnmessstreifen (DMS)
(Abbildung 2.12-A und -B) verwendet, mit deren Hilfe die wirkenden Kréfte und Momente
im Gelenk in vivo bestimmt werden. Aufgrund der freien Verfiigbarkeit ausgewéhlter Pa-
tientenmessungen iiber ihre Online-Plattform »Orthoload« [195] ermdglichen diese Daten
exklusive Einblicke in die Biomechanik der Gelenke, die u.a. auch fiir die Validierung nu-
merischer Modelle herangezogen werden [196]. Zudem werden auch Belastungen wéhrend
Aktivitaten erfasst, die so nicht ohne Weiteres in der Ganganalyse gemessen werden kon-
nen, z.B. das zufillige, unvorbereitete Stolpern, bei denen die bislang héchsten wirkenden
Kréfte auf ein Hiiftgelenk (bis ca. 900% des Korpergewichts) gemessen wurden [129)].

In der neuesten Generation der instrumentierten Hiiftprothesen lassen sich im kartesi-
schen Koordinatensystem neben den drei Kraftkomponenten (Fy, Fy und F,) auch alle

wirkenden Momente (M, My, M,) erfassen (Abbildung 2.12-C) [128, 199]. Die Messergeb-
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Abbildung 2.12.: In-vivo-Reibungsmessung. A: Instrumentierte Endoprothese (Julius Wolff
Institut, Berlin) [197]; B: Detailansicht Elektronik; C: Ergebnisse aus
In-vivo-Reibungsmessungen mittels instrumentierter Hiiftprothesen [HS:
Fersenkontakt; CTO: Zehenabstofsen auf der Gegenseite; CHS: Fersen-
kontakt auf der Gegenseite; TO: Zehenabstofen| [198].

nisse bieten einen interessanten Einblick in die Entwicklung von Kraften und Momenten
iiber einen normierten Gangzyklus. Daraus wurden die Reibungskoeffizienten mittels einer
dreidimensionalen Betrachtung der resultierenden Kréifte und Momente ermittelt (Abbil-
dung 2.12 rechts) [198, 200]. Die Analyse der Reibwerte ist jedoch qualitativ wie quantitativ
schwer zu bewerten, da keine Daten zu Referenzmessungen verfiigbar sind und zudem fiir
die Sensorik ein Messfehler inklusive Ubersprechen nach Kalibrierung von bis zu knapp
2% des Nennwertes angegeben wird [128]. In Richtung der relevanten lateralen Kréfte (Fy:

1,9%/2kN, Fy: 1,7%/5kN) ergeben sich hieraus Fehlerkrifte von bis zu 38-85 N, fiir die Mo-
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2.3. Priifstande zur experimentellen Reibungsmessung

Vorteile

Nachteile

e Praxisnahe Datenerfassung direkt

am Patienten (Beriicksichtigung der
individuellen Kinematiken und abso-
luten Belastungen zwischen den Pro-
banten)

Keine Standardisierung bzw. Varia-
tion der relevanten Parameter (u.a.
Implantatausrichtung, Materialwahl)
moglich. Aktuell nur Keramikkopf
(Al,03) gegen ein XPE-Insert mit ei-

o . Durch 2
e Beriicksichtigung aller anatomischer nem Durchmesser von 32mm

Effekte e Vergleichsweise geringe Anzahl ver-
sorgter Patienten mit teils deutlichen
individuellen Streuungen der Einzel-
messungen (n =8 Probanten [198])

e Realisierung einer Vielzahl an pra-
xisnahen Aktivitdten mit hoher Re-
levanz

e Validierungsmessung ausstehend
(Vergleich in wvivo zu in witro).
Unbekannter Einfluss systemischer
Grofen, u.a. der aktiven und passi-
ven Weichteile auf die Messdaten

e Messgenauigkeit einer instrumentier-
ten Hiiftprothese mit 0,7-1,9% des
Nennwerts eines Kanals vergleichs-
weise hoch [128§]

Tabelle 2.5.: Fazit zu In-vivo-Reibungsmessungen.

mente (My: 1,3%/45,4Nm, My: 0,7%/79,3 Nm, M,: 1,5%/24 Nm) von bis zu 0,36-0,59 Nm
alleine aus der Messsensorik. Auch hier zeigt sich, dass die gemessenen Fehlergrofen im
Bereich der zu erwartenden Reibkrafte und -momente liegen und dies bei der Bewertung
der Ergebnisse zu berticksichtigen ist. Zudem kénnen Stérgrofien, die bei der Bewegung des
Gelenks aufserhalb der Gelenkfunktion entstehen, z.B. aufgrund von Weichteilspannungen

oder der Verformung des Knochens, gegebenenfalls fehlinterpretiert werden.

Simulatorstudien

Hiiftsimulatoren werden benutzt, um den komplexen Bewegungsablauf aus der Kombinati-
on der drei Einzelrotationen der Gelenkkomponenten (Extension/Flexion, Abduktion/Ad-
duktion und Innen-/Aufenrotation, Abbildung 2.1) abzubilden. Sie sind vor allem fiir die
Verschleiftbestimmung kiinstlicher Gleitpaarungen nach ISO 14242 konzipiert. Dazu stehen
verschiedene Simulatorkonzepte zur Verfiigung, die entweder eine mechanisch definierte Ki-
nematik (Orbitalsimulatoren, Abbildung 2.13) [201-204] oder frei programmierbare (meiste
servohydraulische) Einzelantriebe besitzen (Abbildung 2.14) [205, 206].

Orbitalsimulatoren besitzen eine mechanisch fixierte Kinematik, die normseitig geméfs
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Querkraftausgleich

Anschlag

Momentensensor
+ 20 Nm

Adapter

Inserthalterung

Moment

{f

—
F Bewegung

Abbildung 2.13.: Orbitalsimulator mit integrierter Torsionsmessung um die Achse der
Krafteinlenkung. A: 8-Stationen-Hiiftsimulator; B: Testkammer; C+D:
Pfannenaufnahmen; E: Lage der Momentenmessdose; F: erfasstes Torsi-
onsmoment (nach [203]).

der ISO 14242-3 definiert ist und bei der meist die Extension/Flexion und die Abduk-
tion/Adduktion durch eine feste Rotation von etwa +23° vereinfacht abgebildet werden
(Abbildung 2.13). Die Innen-Aufenrotation wird normseitig nicht gefordert. IThr Einsatz
ist hauptséichlich historisch bedingt, die Vergleichbarkeit zu frei programmierbaren Simu-
latorkonzepten jedoch nicht zwingend gegeben. Fiir die Reibungsuntersuchung wird entlang
der senkrechten Achse der Krafteinleitung iiber das Torsionsmoment (Widerstand gegen
Innen-/Aufenrotation) [201, 203, 204, 207] oder iiber einen Hebelarm [202] gemessen. Die
Krafte und Momente in den iibrigen Raumachsen werden dabei nicht beriicksichtigt. Eine
Betrachtung der resultierenden Reibung im Gelenk ist demnach nicht gegeben. Dies stellt
neben der vereinfachten Kinematik sicherlich auch die grofste Limitation dieses Ansatzes

dar.

Bei frei programmierbaren Hiiftsimulatoren wird das kiinstliche Hiiftgelenk als Kugelge-
lenk in Form von iiberlagerten Rotationen abgebildet. Thre Verwendung fiir die Reibungs-
messung bietet sich aufgrund der Komplexitat der Hiiftkinematik an, allerdings ist auch
hier die messtechnische Umsetzung nicht trivial und ebenfalls die Entstehung von Storgro-
fsen zu beachten. So muss das Gelenk translatorisch entlang der ebenen Raumrichtungen

senkrecht zur axialen Krafteinleitung freigegeben sein, um Storeinfliisse durch die mecha-
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2.3. Priifstande zur experimentellen Reibungsmessung

2z XY-Kraftsensoren

Z-Kraftsensoren

sphérisches
Luftlager

Probenkammer

Abbildung 2.14.: Servo-hydraulische Hiiftsimulatoren mit integrierter Messeinheit. A: Rei-
bungsmessung im kommerziellen Simulator (AMTI, USA, wie in [205]);
B: Modifizierte Einzelstation (nach [206]).

nische Uberbestimmtheit bei minimalem Versatz der Drehachsen zueinander (idealerweise
koinzident zum Rotationszentrum des Kopfes) zu vermeiden. Andernfalls werden durch die
iiberlagerten Rotationen Zwangskréfte und -momente generiert, die die Reibungsmessun-
gen verféilschen. Der Einfluss dieser Freigabe wurde in einem ersten Ansatz der Online-
Datenerfassung simultan zu einer Langzeit-Verschleifsuntersuchung in einem Standard-
Hiiftsimulator (ADL Hip Simulator, AMTI, USA, Abbildung 2.14-A) nicht beriicksich-
tigt [205, 208]. Fiir die Messung der Reibung wurde die vorhandene Sechs-Komponenten-
Kraftmessdose des Simulators verwendet, die auch zur Regelung der resultierenden Hiift-
kraft (in der Regel bis 3kN) wihrend der Simulation genutzt wird. Die Ergebnisse aus
diesen Studien sind daher mit Vorsicht zu interpretieren. Einen eleganteren Ansatz wéhlte
die Arbeitsgruppe um Kaddick et al., die eine Station eines Standard-Hiiftsimulators mit
einem sphérischen Luftlager ausstatteten, um den Einfluss von Stérgrofsen zu adressieren
(Abbildung 2.14-B) [206]. Das Messprinzip beruht dabei auf der Blockierung der Rotatio-
nen durch fiinf einachsige Kraftsensoren, die um das Luftlager verteilt angeordnet sind.
Da die Kraftaufnehmer nicht genau zum Drehzentrum des Hiiftgelenks ausgerichtet sind,
werden Storgrofen erzeugt, die im Zuge der mathematischen Auswertung herausgerechnet
werden miissen. Eine umfangreiche Validierung bzw. Verifizierung des Priifaufbaus ist je-

doch auch hier nicht verfiigbar und die Nachvollziehbarkeit der Messergebnisse demnach
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2. Biotribologie des totalen Hiiftgelenkersatzes

Vorteile

Nachteile

e Dreidimensionale tribologische Bean-
spruchung des Gelenks

e Programmierbarer  Hiiftsimulator:
freie Programmierung der Einzel-
kandle ermdglicht  umfangreiche
Variation der Kinematik

e Orbitalsimulatoren: unphysiologische

Kinematik; Informationen nur zu
Reibung um vertikale Achse (Innen-
/Aufenrotation)

Programmierbarer  Hiiftsimulator:
sehr komplexer Aufbau; Beriicksich-
tigung eines Querkraftausgleiches
und der systemischen Storgrofien
(Limitationen) zwingend erforderlich

Validierung/Verifizierung des Mess-
aufbaus notwendig, um die Erfassung
relevanter Daten fiir die Klinik nach-
zuweisen

Tabelle 2.6.: Fazit zu Reibungsmessungen im Hiiftsimulator.

nicht gegeben.
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3. Material und Methode

Die Analyse bestehender Ansétze zur Reibungsmessung in Kapitel 2.3 verdeutlichen schnell,
dass konstruktive und messtechnische Details zu beachten sind, um valide Messdaten zu
generieren, die klinisch anschliefend moglichst absolut interpretierbar sind. Neben einer
geeigneten Messsensorik stellen im Besonderen systemische Storgrofsen eine mogliche Feh-
lerquelle dar, die es zum einen konstruktiv weitestgehend zu vermeiden und zum anderen

im Nachhinein auch zu quantifizieren gilt.

3.1. Simulatorkonzept zur Reibungsmessung

Die Basis fiir die dreidimensionale Reibungsmessung bildet ein kommerzieller, servo-hy-
draulischer Ein-Stationen-Hiiftsimulator (852 Mini Bionix IT inkl. 4-DOF-Hiiftaufsatz, MTS
Systems Corporation, USA), bei dem das Gelenk in anatomischer Orientierung (Hiiftkopf:
unten; Pfanne: oben) eingesetzt wird (Abbildung 3.1). In dieser Form ist der Priifaufbau
zur Verschleifitestung geméf ISO 14242-1 geeignet [34]. Wahrend der Simulation bleibt
der Hiiftkopf fest und die Pfannenkomponente fiihrt die Rotationen weggeregelt in allen
drei Freiheitsgraden (Abbildungen 2.1 und 3.2) aus. Die resultierende Hiiftkraft, die auf
das Gelenk wirkt, wird kraftgeregelt axial in das System eingeleitet. Alle Regelkanéle sind
softwareseitig frei programmierbar, sodass auch komplexere Bewegungsprofile abgebildet
werden konnen. Die technischen Daten des Grundaufbaus sind dem Anhang (Tabelle A.1)

zu entnehmen.

3.1.1. Probenkammer

Innerhalb des Priifaufbaus wird der Hiftkopf wie im klinischen Einsatz iiber eine selbst-

hemmende Konusverbindung mit dem Kopfhalter (reprisentiert den proximalen Anteil
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3. Material und Methode

Abbildung 3.1.: Ein-Stationen-Hiiftsimulator zur In-vitro-Verschleiftestung (MTS 858 Mi-
nibionix IT).

des Hiiftschafts) verbunden, der wiederum auf der unteren Probenaufnahme befestigt ist
(Abbildung 3.3). Das Fiigen der Komponenten erfolgt analog zur Anwendung im Operati-
onssaal durch Aufsetzen des Kopfes auf dem ménnlichen Konus mit leichter Drehung im
Uhrzeigersinn und zwei- bis dreimaligem, kréftigem, manuellem Aufschlagen mit einem
Hammer iiber einen Impaktor in Richtung der Konusachse. Das Insert wird entweder in
die Inserthalterung mit einem 2-Komponenten-Polyurethan (RenCast FC53A /B, Gobl &
Pfaff, Deutschland) (Polyethylen- oder Metall-Insert) eingegossen oder iiber einen Adap-
terring konisch geklemmt (Keramik-Insert). Die Art der Fixierung ist dabei primér vom
Verankerungsmechanismus der Implantatkomponente und der Verfiigbarkeit der Herstel-
lerangaben zur technischen Spezifikation der Schnittstelle abhéngig. Analog zum Fiigen
der Kopf-Konus-Verbindung wird auch das Insert bei Klemmung iiber einen Adapterring
mit zwei bis drei kréaftigen Hammerschldgen iiber einen Impaktor eingebracht. Vor dem
Start der Testung erfolgt im eingebauten Zustand zudem eine dreimalige Belastung auf

3,5kN, um ein Setzen innerhalb des Systems zu erlauben.
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3.1. Simulatorkonzept zur Reibungsmessung

5 Axialzylinder

Luftlager
(EZ-0053-170,
Eitzenberger)

Hiftaufsatz
(MTS)

Probenkammer / > Abbldung 3.3

(Kélberserum, 37°C)

. XY-Tisch

Kraft-/Momentensensor
(AD2.5-500, AMTI)

Abbildung 3.2.: Modifizierter Hiiftsimulator zur Reibungsmessung.

Einbettmedium medium

Inserthalterung

Polyethylen-Insert

Huftkopf
geschlossene Kammer

(Kilberserum, 37°C) \

Temperatursensor

= _dlnner Latexballon

Kopfhalterung

untere Proben-

aufnahme Heizpatrone

:

Abbildung 3.3.: Aufbau der geschlossenen Probenkammer (nach [209)]).

39



3. Material und Methode

Die Inserthalterung wurde mittels 3D-Druckverfahren aus hochfestem, luftdichtem Kunst-
stoff (ABS-M30 inkl. Versiegelung, Stratasys, USA) hergestellt und definiert die intraope-
rative Ausrichtung der Pfannenkomponente. Angelehnt an die Sicherheitszone (Inklination:
40+ 10°), die durch Lewinneck et al. definiert wurde [124] und die eine klinisch optimale

Ausrichtung beschreibt, wurden vier Inklinations-Winkel beriicksichtigt:

e 30° klinische Inklination (18° technische Inklination): entspricht einer sehr flach im-

plantierten Pfanne (unteres Ende der Lewinneck-Sicherheitszone)

e 45° klinische Inklination (33° technische Inklination): wird klinisch gemein als opti-

male Pfannenpositionierung gesehen

e 60° klinische Inklination (48° technische Inklination): entspricht einer steilen Pfanne

(>55°) [210]

e 75° klinische Inklination (63° technische Inklination): klinisch unzureichende Positio-
nierung. Sehr steile Pfanne, die ein erhohtes Risiko fiir einen Kanteniiberlauf und

eine Luxation besitzt.

Die Umrechnung von klinischer (o) in technischer Inklination (ayecp,) folgt der raum-
lichen Orientierung der resultierenden Hiiftkraft beim »Normalen Gehen«, der zum Zeit-
punkt der hochsten Gelenkraft in einem Winkel von etwa 12° zur Vertikalen steht. Dies
ergibt sich sowohl aus sehr frithen Ergebnissen von Paul et al. [211] als auch neueren Stu-
dien an instrumentierten Hiiftendoprothesen [38]. Zudem decken sie sich auch mit den
Annahmen zur Ausrichtung der Gelenkpfanne bei der In-vitro-Verschleilstestung geméfs
ISO 14242-1. Hier wird ein Winkelversatz der resultierenden Hiiftkraft von 15 4 3°zur Ver-
tikalen gefordert. Da im Priifaufbau die axiale Kraft senkrecht in das kiinstliche Gelenk
eingeleitet wird, ist dieser Winkel-Offset bei der Auslegung der Insertaufnahmen und der

Inklinationswinkel zu beriicksichtigen:

Qtech = Oklin — 12° (31)

Die Reibungsmessung wird in 100-110ml verdiinntem Kélberserum als Ersatzmedium

fiir die Synovia durchgefiihrt, wie es auch in der Verschleifftestung nach ISO 14242-1 zum
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3.1. Simulatorkonzept zur Reibungsmessung

Einsatz kommt. Das Kélberserum (Biochrom GmbH, Berlin, Deutschland) ist dabei durch
Zugabe von demineralisiertem Wasser auf einen Proteingehalt von 30 +1 g/1 reduziert [212]
und mit 5,85 g/1 Ethylendiamintetraacetat (EDTA) und 1,85g/]1 Natriumazid (NaN3) als
anti-mikrobiologischen Zusatz versetzt. Die Kammer ist durch einen diinnen Latexschlauch
mit einer Dicke von nur 0,2 bis 0,4 mm luftdicht verschlossen. Die Lange des Schlauches ist
dabei so gewéhlt, dass er iiber dem gesamten Bewegungsumfang des Gelenks nicht unter
Spannung steht, um die Entstehung zusétzlicher Storgrofen zu vermeiden. Die Tempe-
rierung der Probenkammer auf 37°C wird technisch iiber zwei Heizpatronen (CSN Hoch-
leistungspatrone, Schniewindt GmbH & Co. KG, Neuenrade, Deutschland) realisiert, die
die gesamte untere Kammeraufnahme heizen (Abbildung 3.3). Zur Regelung der Tempera-
tur (N1100 C/3, B&B Thermo-Technik GmbH, Donaueschingen, Deutschland) mit einer
erzielten Genauigkeit von +0,1°C wird ein thermischer Sensor (Einschraubfiihler Typ 14
Pt 100, Testo Sensor GmbH, Lenzkirch, Deutschland) eingesetzt, der die Ist-Temperatur

innerhalb des Testmediums erfasst.

3.1.2. Kraft-/Momenten-Messsensorik

Die Anforderungen an die Messung der Reibkréfte und -momente sind sehr hoch, um so-
wohl die Auflésung der geringen Messgrofsen zu garantieren und gleichzeitig die Aufnahme
hoher dynamischer Kréfte bis 4,5kN zu erlauben. Vor diesem Hintergrund ist insbeson-
dere die Berticksichtigung des Ubersprechverhaltens von Bedeutung. Hierfiir wurde eine
kommerziell erhéltliche Sechs-Komponenten-Kraft-/Momentensensorik (AD2.5-500, AM-
TI, USA) (Abbildung 3.2) eingesetzt und mit einem Messverstirker (OPTIMA Signal
Conditioner, AMTI, USA), der die Moglichkeit einer Ubersprech-Kompensation bietet,
kombiniert. Wahrend der speziellen Herstellerkalibrierung der Messeinheit wurden iiber
eine hochprézise Positioniereinheit (absolute Positioniergenauigkeit 1t. Herstellerangaben:
0,005 mm) insgesamt 49 Punkte in einem Abstand von 6,36 mm (0,25in) auf der Oberflé-
che des Sensors angefahren. Bei jedem Messpunkt wurde der Sensor mit mehreren Lasten
iiber den gesamten Nennbereich beaufschlagt und die resultierenden Storgrofen in allen
Messkanilen erfasst. Dieses Verfahren ist angelehnt an den Standard zur Uberpriifung von
Kraftmessplatten fiir die Ganganalyse (ASTM F3109-16). Durch diese prézise Kalibrie-

rung wird eine dreidimensionale Kalibriermatrix generiert, die es wahrend der digitalen
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3. Material und Methode

Signalverabeitung im Messverstirker erlaubt, eine hochgenaue Ubersprech-Kompensation
bei einer Datenrate von 1024 Hz durchzufiihren. Resultat ist eine Préizision der Messsen-
sorik von +0,02% des Nennwertes (Fy, Fy, < 1N [1112N], M,, M, < 0,05Nm [56 Nm| und
M, < 0,01 Nm [28 Nm|; Nennwert in eckigen Klammern) bzw. 0,1% der aufgebrachten Axi-
allast (F, <5 N [4448 N]).

Nach jedem Einbau einer neuen Gleitpaarung wird das Kopfzentrum vertikal neu iiber
dem Ursprung der Kraftmessdose positioniert, um die Entstehung von Stérmomenten auf-
grund eines lateralen Versatzes zu vermeiden. Dies wird iiber einen XY-Tisch ermdoglicht,
der iiber Mikrometerschrauben in der Ebene verstellt wird. In einem iterativen Prozess
wird eine axiale Kraft von 2000 N appliziert und die Position des Kopfes relativ zum Kraft-

aufnehmer nachjustiert bis keine Stérmomente mehr messbar sind.

3.1.3. Querkraftausgleich

Zur Messung kleinster Krafte und Momente ist es essentiell, systemisch bedingte Storgrofsen
so weit wie moglich zu eliminieren. Dies trifft auch auf den lateralen Querkraftausgleich zu,
der eine mechanische Uberbestimmung des Priifaufbaus innerhalb der iiberlagerten Simula-
tion mehrerer Rotationskanéle vermeidet. Er ist notwendig, da sich die Rotationsachsen der
drei Einzelantriebe Extension/Flexion, Abduktion/Adduktion und Innen-/Aufenrotation
in der Praxis nicht zwingend in einem gemeinsamen Punkt schneiden, der idealerweise das
Kopfzentrum der Gleitpaarung darstellt. Grund hierfiir sind neben unvermeidbaren Tole-
ranzen in der Fertigung und Ausrichtung auch elastische Verformungen des Systems unter
Last. Daher ist ein lateraler Ausgleich notwendig, der die ebenen Translationen freigibt.
Es ist naheliegend, dass dieses zusétzliche translatorische Lager keine Storgrofien in das
System einbringen darf, die spéter als Reibung der Hiiftgelenks-Gleitpaarung fehlinter-
pretiert werden konnten. Fiir die standardméfige Verschleifuntersuchung (ISO 14242-1)
werden hierfiir Linear-Kugellager eingesetzt, deren resultierende Reibung wihrend des Be-
triebs bereits innerhalb des erwarteten Messbereichs liegen kann und die demnach fiir den
Messaufbau ungeeignet sind. Zudem kénnen Kugellager bei Dauerbeanspruchung, im Be-
sonderen bei geringer Translation, Verschleifiprozessen unterliegen, was zusétzlich deren
Reibung erhoht. Daher wurde ein Querkraftausgleich entwickelt, der die ebenen Transla-

tionen (£ 5 mm in x- und y-Richtung) freigibt und gleichzeitig in der Lage ist, axiale Krafte
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3.1. Simulatorkonzept zur Reibungsmessung

Aktuatoren B

Abbildung 3.4.: Querkraftausgleich zur Freigabe lateraler Zwangskréfte. A: perspektivisch;
B: in Seitenansicht [1: Elementar-Luftlager EZ-0053-170, 2: Festkorper-
gelenke, 3: Versorgungsdruck, 4: Druck-Ausgang, 5: Eingang Elementar-
Luftlager|.

(F.) sowie alle Momente (M, M, und M) aufzunehmen (Abbildung 3.4-A). Die Freigabe
der Bewegungen in X und Y wurde durch ein ebenes Elementar-Luftlager (EZ-0053-170,
Eizenberger Luftlagertechnik GmbH, Deutschland) realisiert, welches die Lagerkomponen-
ten bei anliegendem Luftdruck (5bar) vollstdndig trennt und daher quasi-reibungs- sowie

wartungsfrei arbeitet [213].

Die viskose Luftreibung lasst sich stromungsmechanisch beschreiben durch

wftA
Fm’sk:os = % (32)

mit der Viskositdt der Luft nr, e = 0,0000185Ns/m? und der Lagerfliche A = 77(%)2 =
0,0227 m? fiir das verwendete Rundlager mit einem Durchmesser d = 170 mm. Entspre-
chend der Kennlinie aus dem Datenblatt des verwendeten Elementar-Luftlagers (Anhang
A.1) bewegt sich die kraftabhédngige Lagerspalthhe h bei 3000 N Axialkraft im Bereich
von etwa 10 um. Bei einer geschétzten Relativgeschwindigkeit v = 0,01 m/s zwischen den

Luftlagerkomponenten lédsst sich daher die viskose Reibung berechnen zu

0.0000185 - 0.0227-0.01 s .m2.m
Fv’iskos — ? 10 . 170_6 ) m2 - S = 07 00042N (33)

3

und kann damit im Folgenden fiir die Betrachtung der systemischen Storgrofien als ver-
nachléssighar angesehen werden. Die Luftversorgung erfolgt iiber einen Anschluss an der

Riickseite des Querkraftausgleichs (Abbildung 3.4-B). Die einstromende Luft wird dabei
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3. Material und Methode

durch die obere Platte geleitet und tritt auf der Vorderseite wieder aus. Uber einen losen
Schlauch erfolgt hierriiber die Anbindung des Elementarluftlagers an den Versorgungs-
druck. Auf diese Weise wird vermieden, dass der vergleichsweise lange Anschlussschlauch
der Labor-Druckluft eine unvorhersehbare Storkraft auf das Elementarluftlager einlenken
kann.

Uber den tragenden Luftfilm, der die Gleitpartner des Luftlagers trennt, werden da-
bei die axial wirkenden Gelenkkréfte iibertragen, ohne dass die Luftlagerkomponenten in
Kontakt kommen (Elementar-Luftlager ausgelegt auf ca. 9,8 kN bei 5,5bar anliegendem
Luftdruck, Anhang A.1). Auf dieselbe Weise werden auch die ebenen Momente M, und
M, iibertragen. Die mechanische Kopplung des axialen Momentes (M) erfolgt iiber eine
Rahmenkonstruktion, bei der Festkorpergelenke (0,1 mm diinne Pldttchen) entlang ihrer
Léangsrichtung belastet werden. Die Plattchen sind so ausgelegt, dass deren Durchbiegung
bei einer Auslenkung von 5 mm eine maximale Storkraft von nur etwa 0,35 N erzeugt, die
ebenso wie die viskose Reibung der Luft innerhalb des Querkraftausgleichs als vernachlas-

sigbar bei der Bewertung der Reibungsergebnisse im Hiiftgelenk bewertet wird.

3.1.4. Post-Processing der Messdaten

Mit einer Datenrate von 1024 Hz werden kontinuierlich die Messwerte aller sechs Kraft-
bzw. Momentenkanéle (Fy, Fy, F., M, M, und M, Abbildung 3.2) sowie die Ist-Kinematik
des Simulators (Extension/Flexion, Abduktion/Adduktion, Innen-/Aufsenrotation und die
axiale Hiiftkraft) erfasst. Die Daten werden anschliefend iiber eine MATLAB-Routine
(7.10.0.499 R2010a, The MathWorks, USA) eingelesen und ausgewertet (Anhang A.3).

Eine Fourier-Transformation (Fast Fourier Transformation, FFT) veranschaulicht sys-
tembedingte Schwingungen im Signal des servo-hydraulischen Messaufbaus im Bereich von
20-35 Hz auf (Abbildung 3.5). Daraufhin wurden das Rauschen der Messdaten in einem
ersten Schritt tiber einen Bandpassfilter zwischen 10 Hz und 200 Hz herausgefiltert (Abbil-
dung 3.6). Dies fiihrt zu einer Glattung des Messsignals und vermeidet Fehlinterpretationen
der Maximalwerte durch iiberlagerte Schwingungen.

Die anschliefsende Datenverarbeitung beinhaltet im Wesentlichen:

1. Umrechnung der Rohwerte (in Volt) aus dem Kraft-Momenten-Sensor in SI-Einheiten

44
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Abbildung 3.5.: Fourier-Transformation (FFT) am Beispiel des Messkanals Mx (36 mm
CoP). Der Bereich des Bandpasses ist gelb hervorgehoben.

2. Reduktion der Datenrate auf 256 Hz (aufser bei der Erfassung des Anlaufmoments

nach Ruhepause)

3. Beriicksichtigung der systemischen Messfehler. Hierfiir wird die Gleitpaarung nach
Neuaufbau im Simulator mit einer sinusférmigen Axiallast zwischen 1000 und 3000 N
fiir 10 Zyklen belastet (Offset: 2000 N; Amplitude: 1000 N) und die Ausgangsgrofsen
aller Einzelkrifte F, und Fj, sowie der Momente M, M, und M, erfasst. Aus den
letzten drei Sinuszyklen wird fiir jeden Kanal X; unter Beriicksichtigung eines linea-
ren Ansatzes

Xz',corr (t> =my - Fz(t) + ¢ (34)

die Steigung m; und der Offset ¢; bestimmt. Im Folgenden wird nun zu jedem Zeit-
punkt ¢ die Messkorrektur X; o, (t) in Abhéingigkeit der axialen Last F),(t) berechnet.

Hieraus ergibt sich die Messgrofe fiir jeden Kanal X;

Xl(t) = Xi,Kraftmessdose(t) - Xz',cm“r(t) (35)

mit dem aufgenommenen Messwert X; rrqfimessdose(t) zum Zeitpunkt ¢. Auf diese
Weise werden systemische Effekte, die nicht aus dem Messaufnehmer, sondern z.B.

aufgrund der Verformung des Messaufbaus resultieren, mit beriicksichtigt.

4. Transformation der Messdaten aus dem Ursprung des Messaufnehmers (S9¢"*) ins
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Rohwert Moment / V

Rohwert Moment / V

.,

-3 m I\/Ires
I T I T I T I T I T I T

I ungefiltert gefiltert I

A

997 998 999 997 998 999
Zeit | sec Zeit | sec

Abbildung 3.6.: Signalverldaufe der Momentenkanéle (M, M,,, M, und M,.,) vor und nach
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Drehzentrum (S%, Kopfzentrum, Abbildung 3.7-A). Beriicksichtigt wird das Ver-
schiebemoment Mv, das durch die Verschiebung der Kréfte um den Vektor ¥k _sgens
im Zuge der Koordinatentransformation entsteht und in der dreidimensionalen Vek-

torbetrachtung durch das Kreuzprodukt aus Abstand und Kraft berechnet wird:

Ax F, AzF,
MV = FK%Sens X ﬁ = _FSens%K X ﬁ = - Ay X Fy = _AZFLL‘ (36)
Az F, 0

mit Az = Ay = 0mm nach Positionierung des Kopfzentrums oberhalb des Ursprungs
des Messaufnehmers. Daraus lassen sich der Momenten- (M) und Kraftvektor (F)

im Kopfzentrum berechnen zu

AM, My, — AzF,
M= |AM, | =M —My=|M, +AzF, (3.7)
AM, M.,



3.1. Simulatorkonzept zur Reibungsmessung

Konuskoordinaten

S
0 ° v

| Ursprung Kraftaufnehmer |

Abbildung 3.7.: Koordinatentransformationen vom (A) Ursprung des Messaufneh-

mers (S9¢"%) ins Kopfzentrum (S¥) und (B) weiter ins Konus-
Koordinatensystem (S%°7us) (nach [209]).

und

gl

Il
1

Il
Bogpe

o

o
e

M., Fy

0

mit dem Sensormoment MO = | My, und der Sensorkraft ﬁo = | Fy, relativ

M, F,
zum Koordinatenursprung des Messaufnehmers.

0

5. Als aussagekriftigste Vergleichswerte werden das resultierende Reibmoment M,..s als

pytagoreische Addition berechnet

Myes = | M| = \/M§ + M2 + M2 (3.9)

6. Berechnung des Konusmoments M, durch Rotation um die y-Achse ins Konus-

Koordinatensystem (S%°7“$) (Abbildung 3.7-B). Es berechnet sich durch die Multi-
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3. Material und Methode

plikation der Rotationsmatrix R_’y mit dem Momentenvektor M zu

Halswinkel o = 30°

M, cos(a) 0 —sin(a) M,
M=|Mm,|=R,-M=| o 1 0 ||nm
M., sin(a) 0  cos(a) M,

0,866, — 0,5M,
M, (3.10)

0,5Mz + 0,866,

7. Berechnung und Ausgabe der Maximalwerte und einzelner Verlaufe fiir jede unter-
suchte Aktivitdt und jeden Messkanal zur weiteren Datenverarbeitung und Visuali-

sierung.

3.2. Validierung und Verifizierung des Priifaufbaus

Die Reibungsmessung zielt auf die Erfassung kleinster Messgrofien in einem komplexen
Hiiftsimulator, der mehrere hydraulisch angetrieben Rotationsachsen besitzt und simultan
zur Applikation einer iiberlagerten Bewegungskurve hohe dynamische Lasten aufbringt.
Es ist daher offensichtlich, dass bereits geringe Abweichungen der Messwerte einen rele-
vanten Einfluss auf die Interpretation der Ergebnisse haben kénnen. Daher ist es evident,
den Nachweis liber die korrekte Messfunktion eines solchen empfindlichen Priifaufbaus zu

erbringen.

Vor diesem Hintergrund wurden Effekte aus dem Auf- und Abbau der Probenkammer,
inkl. der Ausrichtung iiber den XY-Tisch, sowie systemische Phdnomene (resultierend u.a.
aus der Massentriagheit der bewegten Antriebe oder systemischer Reibung) untersucht. Zu-
dem wurde fiir den einfachen Fall des physikalischen Pendels, fiir das die Reibungstheorie
gut beschrieben werden kann, Ergebnisse aus dem Simulator (einachsige Pendelbewegung)
mit einem experimentellen freien Pendelaufbau und der beschriebenen Theorie verglichen.
Als Abgleich mit der Literatur wird dariiberhinaus der Priifaufbau des angetriebenen Pen-

dels mit dynamischem Kraftprofil von Bishop et al. [214] nachgestellt.
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3.2. Validierung und Verifizierung des Priifautbaus

3.2.1. Prazision

Nach DIN 55350-13 wird zwischen der » Genauigkeit» einer Messung und deren » Prézision»
(oder Wiederholgenauigkeit) differenziert. So gibt die Genauigkeit an, wie gut die erhobe-
nen Messwerte im Mittel mit dem wahren Wert der Messgréfse {ibereinstimmen wahrend die
Prézision ein Maf fiir die Streuung unabhéngiger Messgrofen unter vorgegebenen Bedin-
gungen beschreibt [4]. Es werden hier demnach vor allem zufillige Ergebnisabweichungen
betrachtet.

Fiir den Reibungsaufbau wurde die Prézision anhand von fiinf Wiederholungsmessun-
gen mit einer CoP-Gleitpaarung (Keramikkopf, Biolox® delta, CeramTec, Deutschland,
und XPE-Insert, Pinnacle, DePuy Synthes, USA) mit dem Standard-Nenndurchmesser
von 36 mm untersucht. Nach jeder Messung wurde die Gleitpaarung aus dem Priifaufbau
ausgebaut und wieder wie bei einer Neuinstallation eingebaut, inkl. Ausrichtung des Dreh-
zentrums relativ zum Sensorursprung (XY-Tisch). Es wurden jeweils 1000 Zyklen »Nor-
males Gehen in der Ebene« bei einer Frequenz von 1Hz entsprechend der ISO 14242-1
simuliert und das maximale resultierende Moment Mcsmaz aus den drei letzten Zyklen

(997-999) bestimmt.

3.2.2. Systemische Effekte

Ein komplexer Aufbau wie ein Hiiftsimulator bietet eine Vielzahl mdglicher Quellen fiir
systemische Storungen, die experimentell zu quantifizieren sind, um die spateren Messgro-
fsen richtig interpretieren zu konnen. Fiir den Fall eines »perfekten Hiiftgelenks« wird ein
hydrostatisches Lager verwendet (Abbildung 3.8), bei dem durch die erzwungene Trennung
der Gleitpartner durch einen unter Druck eingeleiteten Wasserfilm die funktionsbedingte
Reibung messtechnisch nahezu herausgenommen wird. Bei Aktivierung des hydrostatischen
Lagers unter dem kinematischen Standardprofil nach ISO 14242-1 wird daher angenom-
men, dass nur noch die wirkenden systemischen Storgrofen durch den Kraft-/Momenten-
Messaufnehmer erfasst werden.

Das hydrostatische Lager besteht aus einer senkrechten Kopfaufnahme mit internen Ka-
nalstrukturen und einem Keramikkopf (36 mm Durchmesser) mit zentraler Bohrung (8 mm,

Abbildung 3.8). Durch den Anschluss der Kopfaufnahme an die Wasserversorgung des La-
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Druckkammer

32 mm Polyethylen-Insert

Einbettmedium (PU)
(Alternative: Ring)

modifizierter Huiftkopf

. (mit zentrale Bohrung)
Reservoir

gebohrte Kopfaufnahme

Wasser RAUS

Wasser REIN

Wasser RAUS

Abbildung 3.8.: Hydrostatisches Hiiftgelenk. Schnittansicht durch den konzeptionellen
Aufbau und die Kanalstruktur (nach [209]).

bors (5,5 bar, »Wasser REIN«) wird das Wasser durch die Kopfaufnahme und den Kopf
in den Gelenkspalt geleitet und bildet dort innerhalb des Raumes zwischen Kopf und In-
sert (32mm Durchmesser) eine Druckkammer, die fiir eine Separation der Gleitpartner
wahrend der Gelenkbewegung sorgt. Im Zuge der Validierungsversuche mit dem hydro-
statischen Lager wird die Reibung a.) in trockenem Zustand und b.) unter Einleitung
des Wasserdrucks fiir jeweils 10 Gangzyklen unter reduzierter dynamischer Axialkraft (3%
der Last nach ISO 14242-1, Maximallast < 100 N) aufgenommen und verglichen. Dadurch
lassen sich systemische Effekte, z.B. durch bewegte Massen der Einzelantriebe oder den

Einfluss des Latexschlauchs um die Priifkammer, {iberpriifen.

3.2.3. Physikalisches Pendel

Fiir die Verifizierung der Messwerte aus dem Reibungsaufbau ist der Vergleich mit einer
bekannten Referenzgréfie notwendig. Daher erfolgt dieser wichtige Schritt nicht {iber eine
komplexe dreidimensionale Kinematik, z.B. » Normales Gehen« nach ISO 14242-1, fiir die
keine gesicherten Vergleichswerte existieren. Vielmehr wurde die trivialere Kinematik eines
einachsigen freien Pendels unter einer konstanten Axiallast von 2000 N gewahlt, die am
Hiiftsimulator iiber den » Extension/Flexion«-Kanal (£ 25°) mit einer Frequenz von 0,75 Hz
abgebildet wurde. Die restlichen rotativen Kanéle blieben fiir diese Messungen konstant in

Nullstellung. Die Priifung wurde fiir 60 Zyklen durchgefiihrt, wobei die letzten zehn Zyklen
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Anhebe-Einheit
Winkelmesser

Kraft-/Momenten-
aufnehmer (optional)

Huftgelenk
(Drehzentrum)

Bleigewichte

Pendelarm

Auslése- .
A mechanismus

Abbildung 3.9.: Physikalisches Pendel. A: Pendelaufbau mit 2000 N konstanter Last; B: De-
tailansicht Drehpunkt (Hiiftgelenk); C: Schematische Skizze fiir das theo-
retische Modell (Rotation im Uhrzeigersinn) (nach [209]).

(Zyklen 51-60) messtechnisch erfasst und ausgewertet.

Fiir den Vergleich der Simulatorergebnisse mit einem Referenzwert wurde ein physi-
kalisches Pendel konstruiert, das mit einer initialen Auslenkung von 30° bei 0,75 Hz frei
schwingen kann (Abbildung 3.9-A). Der Pendelaufbau nutzt dieselbe geschlossene, tempe-
rierte Probenkammer und denselben Kraft-/Momenten-Aufnehmer wie sie auch im Hiiftsi-
mulator verbaut sind, sodass die Ergebnisse einzig von den Schwingungseigenschaften des
Pendels abhédngen (Abbildung 3.9-B). Das Pendel ist nicht angetrieben, sondern schwingt
nach einmaliger Auslenkung ohne &ufsere Einwirkung bis zum Stillstand. Dabei werden
neben den sechs Kriften und Momenten auch der Winkelausschlag (DOG2 MEMS-Series
Inclinometer, MEAS GmbH, Deutschland) mit einer identischen Datenrate von 1024 Hz er-
fasst. Untersucht wurden CoP-Gleitpaarungen unterschiedlicher Durchmesser (28, 36 und
40mm, je n = 1) mit Keramikkopf (Biolox® delta, CeramTec, Deutschland) und XPE-
Insert (Pinnacle, DePuy Synthes, USA).

Zusatzlich zur direkten Kraft- und Momentenmessung kann das Reibmoment auch an-
hand der Schwingungstheorie eines gedampften Systems bestimmt werden. Grundlage hier-

fiir bildet die beobachtete, lineare Abnahme der Amplitude iiber die Zeit, die eine geschwin-
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3. Material und Methode

digkeitsunabhéngiges Dampfung durch die Reibung im Hiiftgelenk représentiert [215]. Die
korrespondierende mechanische Differentialgleichung des technischen Systems (Abbildung

3.9-C) lautet:

Fryeck

—
Myyeck £ Mp = —mgsin ¢(t) s = Mp = ¢(t)J (3.11)

Fiir kleine Winkel ¢ gilt: sin ¢(t) ~ ¢(t). Dadurch ldsst sich die Differentialgleichung

weiter vereinfachen zu:

+  mgs Mpg
— — =0 3.12
o+ ——¢F — (3.12)

mit Myyecr: gravimetrisches Riickstellmoment; Fi.eqr: gravimetrische Riickstellkraft; m:
Gesamtmasse des Pendelarms (2000 N); g: Gravitationskonstante (9,81m/s?); s: Abstand
zwischen Kopfzentrum und dem Schwerpunkt des Pendelarms; ¢(¢): Winkel zum Zeitpunkt
t; Mp: Reibmoment um die Pendelachse (Hinweis: das Vorzeichen ist abhéngig von der

Drehrichtung); ¢(t)J: Zweites Newtonsches Gesetz mit der Winkelbeschleunigung ¢(¢) und

dem Flachentragheitsmoment J.

w2

~ =
Substitution mit der Winkelfrequenz w = /™* = 27 f und :F% = % A.
b+wp+wrA=0 (3.13)
¢+ o+ A)=0 (3.14)
Substitution (¢ — «) mit ¢ + A = u und ¢ = i .
i+ w?u =0 (3.15)

Fiir diese einfache Differentialgleichung lasst sich die allgemeine Losung bestimmen zu

u = G cos (wt + ¢g) (3.16)

mit der Amplitude einer Halbschwingung (ﬁ und dem Phasenversatz ¢g in Abhéngigkeit
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3.2. Validierung und Verifizierung des Priifautbaus

der Drehrichtung des Pendels (7 oder 0).
Nach Riicksubstitution (u — ¢) lassen sich der Verlauf des Winkelausschlags und das

Reibmoment innerhalb der Gleitpaarung in Zusammenhang setzen.

U

~_~
o)+ A= (¢+ A)cos (wt+ ¢o) (3.17)
A A
T M
o(t) = (6 F m—gi) cos (wt + o) £ m—g’i (3.18)

Daraus ergibt sich die allgemeine Formel fiir die Berechnung des Winkelausschlags ¢(t)

iiber die Zeit in Abhéngigkeit des wirkenden Reibmoments.

d(t) = ¢ cos (wt + ¢g) + T]:[—g}z(l — cos (wt + ¢p)) (3.19)

(o)
[© @
1
==
Bleigewichte = Schwerpunkt S,
ey
I / Position
= "0.75 HZ"
- ¥
£
N
o
S, Position
"0.60 Hz"
£
£
<
S
4 S
3 Position
"0.45 HZ"
| | | |

Abbildung 3.10.: Abhéngigkeit des Gesamtschwerpunkts bzw. der Schwungfrequenz von
der Position der Blei-Gewichte (Beispiele fiir 0,45 Hz, 0,6 Hz und 0,75 Hz).
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Aus dem CAD-Tool (Inventor 2009, Autodesk, USA), das zur Konstruktion des Pen-
dels verwendet wurde, lasst sich der Schwerpunkt des Pendelarms in Abhéngigkeit der
Materialeigenschaften der einzelnen Baugruppen bestimmen (Abbildung 3.10). Dabei ist
die Position der Blei-Gewichte auf dem Pendelarm variabel, um die Pendelfrequenz von
0,45Hz bis 0,75 Hz fiir definierte Abstdnde anzupassen. Fiir die gewihlte Frequenz von
0,75 Hz, die der des langsamen Gehens in der Ebene entspricht (s. 3.3.3), ergibt sich dem-
nach ein Abstand s zwischen dem Drehzentrum und dem Schwerpunkt des Pendelarms von
0,238 m.

Aus der Formel 3.19 ldsst sich der Verlauf des abnehmenden Winkelausschlags fiir an-
genommene Reibmomente in einem zu erwartenden Messbereich berechnen und mit dem
gemessenen (Ist-)Winkelverlauf ¢4 (t) vergleichen. Auf diese Weise ist ein Riickschluss auf
das dédmpfende Reibmoment Mp innerhalb der Gleitpaarung méglich. Dieser Ansatz wird

im Folgenden als » Berechnung« bezeichnet.

3.2.4. Angetriebenes Pendel (Literaturvergleich)

Zusatzlich zum frei schwingenden Pendel wurde eine angetriebene, eindimensionale Pendel-
bewegung (Kanal: Extension/Flexion) im Bereich von +20° und dynamischem Lastprofil
entsprechend dem des » In-vivo-Gehens« (s. 3.3.3) untersucht. Dieser Fall stellt Studien der
Hamburger Arbeitsgruppe um Bishop et al. im Hiiftsimulator nach [163, 187, 214, 216].
Nicht verwendete Kanéle (Abduktion/Adduktion, Innen-/Aufenrotation) stehen in die-
sem Aufbau konstant in Nullstellung. Die Pendelbewegungen wurden jeweils fiir 60 Zyklen

wiederholt, von denen die letzten zehn Zyklen messtechnisch erfasst wurden.

3.3. Untersuchte Parameter des tribologischen Systems

» Hiiftgelenk «

Reibung entsteht in dem Moment, in dem sich Gleitpartner relativ zueinander bewegen.

Dabei spielen vier Aspekte im Sinne einer systemischen Betrachtung eine zentrale Rolle:

1. Die Materialeigenschaften sowie Geometrie und Topographie der beiden Gleitober-

flachen.
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CoP MoP CoC MoM CoM

28 mm
36 mm
40 mm
48 mm

E 30° 45° 60° 75°

*
Berticksichtigung aller Inklinationen (B)

Abbildung 3.11.: Verwendete Gleitpaarungen. A: untersuchte Materialkombinationen; B:
Pfanneninklinationen (Beispiel einer CoC-Gleitpaarung, 48 mm).

2. Die intraoperative Ausrichtung der Komponenten zueinander.

3. Die Art der applizierten Kinematik (Relativgeschwindigkeit) und dynamischen Be-

lastung (Fliachenpressung).

4. Die Eigenschaften des Schmiermediums im Gelenk (Hinweis: Dieser Parameter wurde
in der vorliegenden Studie nicht beriicksichtigt. Es wurde in allen Féllen ein Kélber-
serum mit einem Proteingehalt von 30 g/l - analog zur Verschleifitestung geméfs ISO

14242-1 [34] - gewiihlt.).

3.3.1. Gleitpaarungen

Die Funktion des Gelenks wird mafgeblich durch die verwendeten Komponenten eines
Implantatsystems beeinflusst. Um neben der reinen Materialbetrachtung auch das Implan-

tatdesign zu beriicksichtigen, wurden alle femoralen (Hiiftkopfe) und azetabuldren Kom-
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Tabelle 3.1.: Untersuchte Hart-Weich-Gleitpaarungen (mit Polyethylen-Insert).
1D Grofe  Kopf Insert Anzahl Inklinationen

MoP.28 28 mm Metall (CoCrMo) XPE n=4 45°
MoP.36 36mm Metall (CoCrMo) XPE n=4 45
MoP.40  40mm Metall (CoCrMo) XPE n=4 45
CoP.28 28 mm Mischoxid-Keramik XPE n=4 45°
CoP.36 36mm Mischoxid-Keramik XPE n=4 30/45/60/75°
CoP.40 40mm Mischoxid-Keramik XPE n=4 45°

ponenten (Inserts) vor der Testung auf einer Koordinatenmessmaschine (MS 222, Mahr
Multisensor, Deutschland, Genauigkeit: +2,3 um) taktil mit 216 Messpunkten auf dem
Kopf und 168 Messpunkten auf dem Insert vermessen. Jede Messung wurde dabei zehnmal
an unterschiedlichen Positionen auf der Kopf- bzw. Insert-Oberflache wiederholt. Anhand
der resultierenden Punktewolken wurde der Mittelwert der Innen- bzw. Aufendurchmes-
ser und der Rundheitsabweichung jeder Komponente sowie das diametrale Spaltmaf der
Gleitpaarung berechnet. Fiir jede untersuchte Materialkombination wurden n = 4 Gleit-
paarungen mit identischem Material sowie vergleichbarem Kopfdurchmesser und Spaltmafs
verwendet (Abbildung 3.11-A). Eine detaillierte Auflistung der eingesetzten Komponenten

und deren Kombination ist Tabelle A.2 im Anhang zu entnehmen.

Als Referenz dienten fiir die Interpretation der Ergebnisse Polyethylengleitpaarungen,
die auch in der klinischen Praxis die meiste Anwendung finden. Im Zuge der Untersuchun-
gen wurden sowohl Metallkopfe aus einer hochlegierten CoCrMo-Legierung (ULTAMET®,
DePuy Synthes, USA) als auch Mischoxid-Keramiken (Biolox® delta, CeramTec, Deutsch-
land) unterschiedlicher Grofen gegen ein Insert aus XPE der neuesten Generation (ALT-

RX® DePuy Synthes, USA) eingesetzt (Tabelle 3.1).

Zusétzlich zu Hart-Weich-Gleitpaarungen mit Polyethylen-Komponente, deren Reibungs-
zustand primér als Festkorper- oder Mischreibung angenommen wird [217], sind im Beson-
deren auch solche kiinstlichen Hiiftgelenke von Interesse, die ausschlieflich harte metalli-
sche (MoM) und/oder keramische Werkstoffe (CoC, Keramik-Metall-Gleitpaarung (CoM))
einsetzen. Aus der theoretischen Betrachtung wird angenommen, dass diese Gleitpaarun-
gen bei kontinuierlicher Bewegung und verschiedenen Aktivitdten zu groften Teilen in Voll-
schmierung arbeiten, d.h. einen tragenden Schmierfilm ausbilden kénnen (Kapitel 2.2). Ein

Abriss der Schmierung und damit ein Kontakt der harten Gelenkpartner werden mit einem
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Tabelle 3.2.: Untersuchte Hart-Hart-Gleitpaarungen (Kombinationen von Keramiken und
Metallen).

1D Groke  Kopf Insert Anzahl Inklinationen

MoM.36 36mm Metall (CoCrMo) Metall (CoCrMo) n=4 30/45/60/75°
CoC.28* 28mm Mischoxid-Keramik Mischoxid-Keramik n =8  30/45/60/75°
CoC.36* 36mm Mischoxid-Keramik Mischoxid-Keramik n =8  30/45/60/75°
CoC.40* 40mm Mischoxid-Keramik Mischoxid-Keramik n =8  30/45/60/75°
CoM.36 36mm Mischoxid-Keramik Metall (CoCrMo) n=4 45

* CoC-Gleitpaarungen wurden mit zwei verschiedenen Spaltmafen (klein/groR) untersucht.

Anstieg der Reibung assoziiert [179]. Fiir die Reibungsmessungen wurden demnach rein me-
tallische (MoM, CoCrMo, DePuy Synthes, USA) oder keramische (CoC, Biolox® delta,
CeramTec, Deutschland) Gleitpaarungen sowie Kombinationen eines Keramik-Kopfes mit
einem Metall-Insert (CoM) untersucht (Tabelle 3.2). CoM-Gleitpaarungen wurden Anfang
der 2000er in der Klinik eingesetzt, als auch rein metallische Gleitpaarungen einen starken
Aufschwung erfuhren. Ziel dieser Materialkombination war es, die Vorteile eines geringen
Abriebs bei Verwendung eines Keramik-Kopfes mit der Bruchfestigkeit des Metall-Inserts
zu verbinden [218]. Sie spielen jedoch aktuell in der klinischen Praxis vor allem aufgrund
des starken Riickgangs der MoM-Gleitpaarungen keine Rolle.

Rein keramische Gleitpaarungen gelten heute in der Klinik als operative Option fiir
ein degeneriertes Hiiftgelenk bei aktiven und jungen Patienten. Daher wurden fiir diese
Materialkombination dezidiert zwei Designvarianten (jeweils n = 4) mit einem groften bzw.

kleinen Spaltmaf beriicksichtigt (Tabelle 3.2 und A.2 im Anhang).

3.3.2. Operative Ausrichtung

Zur Bewertung der Einbaulage (Inklination der Pfannenkomponente) von Polyethylen- im
Vergleich zu Hart-Hart-Gleitpaarungen wurden die Keramik-XPE-Kombinationen mit ei-
nem Standarddurchmesser von 36 mm neben der idealen klinischen Inklination von 45°
auch in Einbaulagen aufserhalb des idealen Bereichs (30°, 60°und 75°) getestet (Abbildung
3.11-B). Eine ungiinstig eingebrachte, z.B. zu steile Pfanne (Abbildung 3.12), stellt nicht
nur die Gefahr des Anschlagens von Komponenten wéhrend der Gelenkbewegung und einer
frithzeitigen Luxation dar, sondern hat auch direkten Einfluss auf die Eigenschaften des tri-

bologischen Systems. Aufgrund der Vielzahl an Erkenntnissen, die aus den MoM-Versagern
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3. Material und Methode

Abbildung 3.12.: Klinischer Fall einer steilen Pfannenausrichtung (hohe Inklination, hier:
ca. 70°).

rund um Groftkopfsysteme und Oberflichenersatz gewonnen wurden, u.a. auch bzgl. der
Ausrichtung [122], wurde fiir die Standardgrofe der 36 mm-MoM-Gleitpaarung Inklinati-
onswinkel von 30 bis 75° beriicksichtigt. Dasselbe Vorgehen wurde bei rein keramischen

Gleitpaarungen der Kopfgrofien 28, 36 und 48 mm angewandst.

3.3.3. In-vivo-Kinematiken und -Belastungen

Nach wie vor gilt in der In-vitro-Verschleifssimulation die Kinematik und Belastung des
»normalen Gehens in der Ebene« entsprechend der geltenden internationalen Norm (ISO
14242-1, [34]) als Standard und wurde auch fiir die Reibungsmessung als Referenz herange-
zogen. Dies hat prinzipiell zwei Hauptgriinde: zum einen beriicksichtigt die ISO-Norm auf
Basis der frithen Arbeiten von Paul et al. [211] grundsétzlich alle relevanten Rotationen
und die resultierende Hiiftgelenkskraft (Abbildung 2.1), zum anderen dienen die darauf
basierenden Reibungsmessungen der Vergleichbarkeit mit bereits publizierten Daten aus
der Literatur.

Die Abfolge der im Simulator beriicksichtigten Aktivitdten und Bewegungsmuster sind
in Anhang A.5 dargestellt. Beim Start einer neuen Aktivitdt wurde diese bei jeder Gleit-
paarung fiir 1000 Zyklen gefahren, um ein gewisses Einlaufen der neuen Kinematik zu
ermoglichen. Bereits gelaufene Kinematiken, die nur beziiglich der Belastung angepasst
wurden, liefen fiir insgesamt 60 Zyklen, da hier ein Einlaufen mit dem entsprechenden

Kinematikprofil bereits als abgeschlossen angenommen wird. Die Auswertung fand, sofern
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3.3. Untersuchte Parameter des tribologischen Systems » Hiiftgelenk «

Tabelle 3.3.: Probanden aus der Ganganalyse.

Normales Gehen Treppe aufsteigen Treppe absteigen

Anzahl Probanden 14 15 16
ménnlich/weiblich ~ 11/3 9/6 9/7

Alter 29,7+ 7,8Jahre 31,7+ 10,7 Jahre 31,3+ 10,5 Jahre
Probandengewicht 70,9+ 8,0kg 74,0+ 14,2 kg 73,9+ 13,8kg

nicht anders angegeben, fiir die jeweils letzten drei Zyklen statt.

Kinematik

Im Ganglabor der Klinik fiir Orthopédie und Unfallchirurgie des Universitétsklinikums Hei-
delberg (Heidelberg Motion Lab) wurde anhand von Einzelmessungen an Probanden die
Gelenkkinematik durch ganzheitliche Betrachtung des menschlichen Gangbildes wahrend
verschiedener Aktivitdten iiber Marker und Infrarotkameras im Raum erfasst und anschlie-
fsend fiir das Hiiftgelenkzentrum berechnet. Dabei wurden die Aktivitdten a. » Gehen in der
Ebene« (bei individueller Normalgeschwindigkeit) als In-vivo-Pendant zum standardisier-
ten Gehen nach ISO 14242-1, b. das »Treppe aufsteigen« und c. das » Treppe absteigen«
herausgearbeitet. Alle Probanden waren gesund und hatten keine diagnostizierte Gelen-
kerkrankung. Detaillierte Angaben zur Probandengruppe zu jeder Aktivitat ist der Tabelle
3.3 und detaillierter im Anhang (Tabelle A.3) zu entnehmen.

Der Kinematikverlauf der erhobenen Probandendaten fiir die Standard-Aktivitit des
»Normalen Gehens in der Ebene« zeigt sich dabei als repréasentativ im Vergleich zu nor-

mativen Datenbanken verschiedener Ganganalyse-Zentren [219].

Gelenkbelastung

Die entsprechenden Lastprofile zu den Kinematiken aus der Ganganalyse wurden aus der
frei verfiigbaren Orthoload-Datenbank extrahiert [195]|. Die Daten basieren auf Messungen
des Julius-Wolff-Instituts der Berliner Charité an ausgewahlten Patienten, die mit einer in-
strumentierten Hiiftprothese versorgt wurden [38, 128]. Diese Implantate erméglichen die
Messung von Kréiften und Momenten, die auf den Halsanteil des Hiiftschaftes wirken, und
erlauben so einen wertvollen Einblick in die komplexe, in vivo wirkende Gelenkbelastung.

Die Datenbank beinhaltet reprasentative Patientenmessungen (Tabelle A.4). Fiir die Pro-
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3. Material und Methode

Tabelle 3.4.: Patienten mit instrumentierter Hiiftprothese (3. Generation) [195].

Normales Gehen Treppe aufsteigen Treppe absteigen

Anzahl Probanden n=7 n=7
ménnlich /weiblich 5/2 6/1

Alter bei Implantation 64,0+ 11,8 Jahre 65,0 & 13,2 Jahre
Probandengewicht 78,5 +13,8kg 77,5+ 14,7kg

grammierung des Reibungssimulators wurde iiber den gesamten Gangzyklus die mittlere

Belastung der online verfiigharen Patienten ausgewertet (Tabelle 3.4).

Die Daten der Kinematik (Heidelberg) und der Gelenkbelastung (Berlin) wurden auf
einen Gangzyklus normiert und auf den initialen Fersenkontakt als Startpunkt (t = 0%)
synchronisiert (Abbildung 3.13): der Zyklus fiir einen Doppelschritt (betrachtet im Dia-
gramm wird nur die Last, die auf jeweils eine Extremitét wirkt) beginnt definitionsgeméfs
mit dem Fersenkontakt (FK) und erreicht zwei Kraftmaxima: bei etwa 10-20% (kurz nach
FK) und 50% des Gangzyklus zum Zeitpunkt des Zehenabstofens (ZA) (Abbildung 3.13-
B). Uber einen Zyklus betriigt das Verhiltnis von Standphase (Fuf in Bodenkontakt) zu
Schwungphase (Bein schwingt vor) beim Normalen Gehen in der Regel ca. 60:40, d.h. wéh-
rend 20% des Gangzyklus haben beide Fiiftfe Bodenkontakt (Doppelstandphase). Zu jeder
Zeit wird das Hiiftgelenk durch die Muskelkontraktion komprimiert, d.h. auch wéhrend der
Schwungphase ist die Schwungphasenlast (SPL) positiv. Aus dem Vergleich der Kinema-
tiken des In-vivo-Gehens mit der ISO-Norm (Abbildung 3.13-A) zeigt sich eine qualitativ
gute Ubereinstimmung. Die Norm scheint jedoch etwas geglittet zu sein. Eine Diskrepanz
ist im Besonderen bei der Innen-/Aufenrotation sichtbar, deren geringe Werte unter 10°
in der Ganganalyse nicht einfach aufzulésen sind. Wahrend der Simulation &ufsert sich der
Unterschied in einer eher unruhigen Kinematik beim In-vivo-Gehen im Gegensatz zur eher
geschmeidigen Bewegung wihrend der ISO-Simulation. Ein weiterer entscheidender Unter-
schied ist die absolute Geschwindigkeit, mit der die Bewegung ablauft. Wahrend bei der
ISO-Testung eine Gangfrequenz von 1Hz je Doppelschritt angenommen wird, zeigt sich

bei der in vitro gemessenen Kinematik eine geringere tatsdchliche Frequenz von 0,93 Hz.

Das Treppe auf- bzw. absteigen (Abbildung 3.14) stellt eine Sonderform dar, die auch
in der postoperativen Rehabilitation von Patienten mit kiinstlichen Hiiftgelenkersatz eine

Rolle spielt, da hier hohe Torsionsmomente um die Schaftachse entstehen und auf die
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Abbildung 3.13.: Vergleich (A) der rotativen Kanéle und (B) der resultierenden Hiiftkraft

fir das »ISO Gehen« (ISO 14242-1) vs. In-vivo-Bewegungsprofil [FK:
Fernsenkontakt, ZA: Zehenabstofen, SPL: Schwungphasenlast].
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Abbildung 3.14.: Kinematik und Verlauf der resultierenden Hiiftkraft fiir einen Bewegungs-

zyklus. A: Treppe aufsteigen; B: Treppe absteigen [Hinweis: die Proban-
den sind schneller die Treppe abgestiegen (fu, = 0,93 Hz) als aufgestiegen
(faus = 0,85 Hz)].
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3. Material und Methode

Implantat-Knochen-Schnittstelle iibertragen werden kénnen. Bei ungentigender knécherner

Verankerung kann dies klinisch eine Lockerung begiinstigen [220, 221].

Beim Anheben des Beines wihrend dem Treppensteigen werden hohe Flexionswinkel von

iiber 46° erreicht, was bei extremen Pfanneninklinationen im Simulator zur Kollision der

Implantataufnahmen fiihren kann. Daher musste die Extension-Flexions-Bewegung fiir den

Fall des » Treppensteigens« auf 90% der im Probanden gemessenen Kinematik reduziert

werden (maximaler Flexionswinkel: 41,4°, Abbildung 3.14-A).

Neben den vier grundlegenden Kinematiken (Abbildung 3.13 und 3.14) wurde das Profil

des » In-vivo-Gehens « zusatzlich variiert beziiglich
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e dem Patientengewicht: 78 5kg (Mittelwert der Patienten aus der Orthoload-Daten-

bank, entspricht sehr gut dem Durchschnittsgewicht der deutschen Bevolkerung {iber
30 Jahren [222]), 100kg, 120kg und 140kg (interessanterweise zeigen sich fiir ein
Patientengewicht von 120 kg vergleichbare absolute Kraftwerte wie bei der ISO 14242-

1, was auf ein normseitig hohes Kraftprofil hinweist, Abbildung 3.13-B)

der Gehgeschwindigkeit tiber die Frequenz von »langsamen« 0,5 Hz liber das Mittel

der Orthoload-Patienten (0,93 Hz) bis hin zu 2,0 Hz

der Hohe der Schwungphasenlast (SPL, resultierende Kraft wihrend der Entlastungs-
phase des Gelenks), die in Simulatorstudien zu einem verédnderten Verschleifsverhal-
ten gefithrt hat [181]. Die Kompression des Hiiftgelenks wird dabei primér durch die
aktiven (Muskeln) und passiven Weichteile (Bandapparat) bestimmt. Daher kommt
der Weichteilspannung hier eine besondere Bedeutung zu. Diesem klinischen Phé-
nomen soll durch die Anpassung der minimalen Last wihrend der Schwungphase
von 50 bis 450 N (Mittel der Orthoload-Patienten: 237 N) Rechnung getragen werden
(Abbildung 3.15).

dem Einfluss von Ruhepausen: die Simulation wird dabei unter Maximallast (bei
20% des Bewegungszyklus) angehalten, um das anschliefflende Anfahrtsmoment nach
definierter Pausendauer zu bestimmen (Abbildung 3.16-A). Dieser Ansatz simuliert
somit das Anlaufen aus dem Stand und zielt insbesondere auf den Effekt der Verdrin-

gung des Schmiermediums wihrend einer Ruhepause unter Last. Die Festlegung der



3.4. Statistische Auswertung

Pausendauern (0, 10, 30 und 60sec) basiert auf einer Studie von Morlock et al. [223],
die wahrend einer Aktivitdtsmessung bei Probanden die Verteilung der Pausenzeiten

iiber den Tag erfasst haben (Abbildung 3.16-B).

LN e In vivo-Gehen (237 N)
i =————— modifizierte Schwung-
0,8 phasenlast
~ i
X 06
» i
© 0,4
! -
0,2
0,0

T T T T T T T T T
60% 70% 80% 90% 100%
Bewegungszyklus

Abbildung 3.15.: Anpassung des In-vivo-Gehens an unterschiedliche minimale Schwung-
phasenlasten (SPL).
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Abbildung 3.16.: Anlaufen nach Ruhepause. A: Kinematik (Bsp. einer Pausendauer von

5sec); B: Verteilung der Ruhepausen tiber den Tag (Probandenmessung)
(nach [223]).

nach Morlock et al., 2000

3.4. Statistische Auswertung

Alle Ergebnisse sind im Sinne der deskriptiven Statistik als Mittelwerte und Standardab-
weichungen angegeben. Der Einfluss mehrerer Gruppen, z.B. der Kopfgrofe, wird {iber eine
einfaktorielle Varianzanalyse (Post-Hoc-Test nach Tukey) statistisch untersucht. Zum Ver-

gleich der Momentenwerte im physikalischen Pendel mit den korrespondierenden Ergebnis-
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3. Material und Methode

sen aus dem Hiiftsimulator (2-Gruppen-Vergleich) wurde ein Student’s t-Test durchgefiihrt.

In allen Féllen wird ein Signifikanzniveau von 5% (p < 0,05) angenommen.
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4. Ergebnisse

Im Zuge der Messungen werden eine groffe Menge an Daten erhoben, die einen detaillierten
Blick in die zeitliche Entwicklung der Reibung iiber einen Bewegungszyklus erlauben. So-
fern nichts anderes angegeben ist, sind im Folgenden alle Krifte und Momente relativ zum
Kopfzentrum (S¥, Abbildung 3.7) dargestellt. Um Unterschiede zwischen klinisch relevan-
ten Parametern (u.a. Implantatmaterialien, intraoperative Positionierung der Gleitpartner
zueinander oder die untersuchte Gelenkkinematik) festzustellen, ist es sinnvoll, einen Ver-
gleichswert zu definieren. In den meisten Féllen ist die Belastung der angrenzenden intra-
modularen Schnittstellen und die Verbindung zwischen Implantat und Knochen klinisch
von Interesse. Daher wird zur Interpretation der Ergebnisse das maximale resultierende
Reibmoment M, s iiber mehrere Gangzyklen berechnet und deren Mittelwert (MW) sowie

die Standardabweichung (SD) angegeben.

4.1. Validierung und Verifizierung

4.1.1. Wiederholgenauigkeit

Die Verlaufe der Einzelmomente sowie des resultierenden Moments nach n = 5 Wieder-
holungsmessungen mit identischer Gleitpaarung - unter Beriicksichtigung des Ein- und
Ausbaus sowie der Ausrichtung der Gleitpartner im Simulator relativ zur Sensor-Ursprung
mittels XY-Tisch - sind in Abbildung 4.1 dargestellt. Qualitativ sind die Verldufe in allen
Momentenkandlen nahezu deckungsgleich. Bei Bestimmung des Maximalwerts in jedem
Momentenkanal zeigt sich iiber alle fiinf Wiederholungen im Mittel fir M, und M, die
hochsten absoluten Standardabweichungen (Tabelle 4.1). Geringere Abweichungen zwi-
schen den einzelnen Messreihen zeigen sich im Kanal M, . Relative Abweichungen bezogen

auf den Mittelwert des Maximalmoments liegen demnach zwischen 6,0% und 33,4% fiir die
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Abbildung 4.1.: Einzel- und resultierende Reibmomente nach 1000 Zyklen (ISO 14242-1)
bei 5 Wiederholungen.

Tabelle 4.1.: Absolute und relative Abweichungen nach fiinf Wiederholungsmessungen
(Mittelwerte und Standardabweichungen der absoluten Spitzenwerte).

Kanal MW der Spitzenwerte SD prozentuale Abweichung
M, -8,84 Nm 40,53 Nm 6,0%
M, 4,06 Nm + 0,48 Nm 11,9%
M, 0,49 Nm +0,17Nm 33,4%
M 9,7Nm 40,24 Nm 2,5%

Einzelkanile und 2,5% fiir das resultierende Moment.

4.1.2. Systemische Storgréllen

Uber das hydrostatische Lager, das eine durchgiingige, »perfekte« Schmierung der Gleit-
partner erlaubt, lassen sich die Messgrofien wihrend der Simulation auf das Signalrauschen
durch systemisch bedingte Storeinfliissse reduzieren. Geringe viskose Reibung innerhalb
des tragenden Wasserfilms wurden dabei als vernachléssigbar betrachtet. Die vollstandige
Trennung der Gleitpartner ist wihrend des Versuchs durch einen durchgéangigen Wasserfilm
iiber die gesamte Oberfliche des Hiiftkopfes sowie wihrend der Datenerfassung durch eine
deutliche Reduktion des resultierenden Moments M,..s bei aktivem hydrostatischen Lager
sichtbar (Abbildung 4.2). Nach Einschalten des Wasserdrucks ist das gemessene Moment
durchgingig kleiner als 0,2 Nm, die demnach als systemische Storgrofe bzw. Rauschen bei

Anwendung der Kinematik nach ISO 14242-1 interpretiert werden.
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Abbildung 4.2.: Resultierendes Moment M,.s unter Verwendung des Hydrolagers (Kera-
mikkopf mit zentraler Bohrung und Polyethylen-Insert) im trockenen Zu-
stand (links) und nach Trennung der Gleitpartner durch einen Wasserfilm
(rechts).

4.1.3. Physikalisches Pendel mit statischer Last

Beim Vergleichs-Normal » physikalisches Pendel« nimmt die Schwingungsamplitude in allen
Féllen linear iiber die Zeit ab (Abbildung 4.3-A). Demnach bestétigt sich der theoretische
Ansatz einer geschwindigkeitsunabhéngigen Dampfung fiir alle Versuche als valide. Analog
zur Auswertung frither Pendelstudien {103, 184] ldsst sich bereits die Schwingdauer bzw.
die Anzahl der Schwingungen, bis das System zur Ruhe kommt, zur qualitativen Beur-
teilung der Reibung im Hiiftgelenk heranziehen. Vergleicht man zudem die gemessenen
Reibmoment aus dem physikalischen Pendel mit dem des Simulators, zeigt sich fiir eine
36 mm-CoP-Gleitpaarung eine sehr gute Deckung (Abbildung 4.3-B) und statistisch zwi-
schen der Amplituden des Reibmoments kein Unterschied (p = 0,014, s. Anhang Tabelle
A.5). Aufgrund der geschwindigkeitsunabhéngigen Dampfung ist der Betrag des ermittel-
ten Reibmoments iiber den abnehmenden Winkelausschlag in allen Féllen konstant (bei
wechselndem Vorzeichen). Analog zum gemessenen Reibmoment M, aus dem Pendel und
dem Simulator zeigt sich auch fiir die Reibungsberechnung auf Basis des zeitlichen Win-
kelverlaufs (Berechnung) eine sehr gute Ubereinstimmung.

Erwartungsgeméf zeigen sich mit steigendem Kopfdurchmesser héhere Reibmomente
bei allen untersuchten Verfahren zur Reibungsbestimmung, d.h. sowohl bei den Daten aus
der Kraft/Momenten-Messung im Hiiftsimulator als auch der theoretischen Betrachtung

(Abbildung 4.4). Die Unterschiede zwischen dem berechnetem Reibmoment auf Basis der
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Vergleich der Reibergebnisse aus dem physikalischen Pendel, der Theorie
und dem Hiiftsimulator (Beispiel einer 36 mm CoP-Gleitpaarung). A: Win-
kelabnahme; B: Entwicklung des Reibmoments [Hinweis: die gestrichelte
Kurve fiihrt den approximierten Momentenverlauf im Simulator iiber die
gemessenen drei Zyklen weiter].

Schwingungsddmpfung und den Messdaten aus dem Simulator kénnen verschiedene Ursa-

chen haben: neben der unterschieldichen Anzahl an eingeschlossenen Proben spielen Vibra-

tionen, ein minimales axiales Verdrehen des Pendelarms oder Differenzen bzgl. des realen

und theoretischen Massenschwerpunkts aus dem CAD-Tool eine Rolle sowie die Wirkung

der Zentrifugalkraft im physikalischen Pendelaufbau, die im Simulator nicht beriicksichtigt

ist (konstante Axiallast).

Die Verwendung des freien Pendels zeigt auch gut den praktische Vorteil der Reibungs-

bestimmung auf Basis der gemessenen Winkelabnahme, da die Installation und aufwandige

Ausrichtung der Probenkammer relativ zum Zentrum der Messdose entfillt. Das physika-

lische Pendel wird vor diesem Hintergrund im Labor fiir Biomechanik und Impantatfor-

schung als schnelles Screening-Tool, z.B. fiir neue Implantatdesigns, eingesetzt.
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Abbildung 4.4.: Gemessenes Reibungsmoment im Simulator (n = 4) und Berechnung aus
dem Pendel (n = 1; 4 Wiederholungen) bei CoP-Gleitpaarungen mit Kopf-
gréfken von 28, 36 und 40 mm.
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Abbildung 4.5.: Ergebnisse des angetriebenem Pendel aus (A) dem Heidelberger Hiiftsi-
mulator und (B) der Literatur (|187]) (beides 28 mm MoP-Gleitpaarung)
[ Hinweis: Momentenprofile in A und B haben unterschiedliche Vorzeichen].
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Abbildung 4.6.: Maximales Reibmoment M, (Kopf-Koordinatensystem S¥) fiir verschie-
dene Gleitpaarungen (n = 4) bei £ 20° Rotation (angetriebenes Pendel).
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4.1.4. Angetriebenes Pendel mit dynamischem Kraftprofil

Im Gegensatz zum physikalischen Pendel ergibt sich bei der angetriebenen Pendelsimula-
tion aufgrund der dynamischen Kraft ein asymmetrischer Verlauf des resultierenden Reib-
moments M,.s (Abbildung 4.5-A). Dieser Effekt ist in der Form auch in der Literatur durch
die Arbeiten von Bishop et al. beschrieben [187| (Abbildung 4.5-B). In beiden Fallen wurde
das maximale Momente zum Zeitpunkt der hochsten Axiallast und an den Wendepunkten
gemessen. Dabei zeigt sich analog zum physikalischen Pendel eine Zunahme mit steigen-
dem Kopfdurchmesser fiir die untersuchten Materialkombinationen (Abbildung 4.6), mit

Ausnahme der CoC-Gleitpaarung.

4.2. Dreidimensionale Reibungsmessung im Hiiftsimulator

Im priméren Fokus der Untersuchungen stehen die Ergebnisse aus den dreidimensiona-
len Simulationen, die einen tiefen Einblick in die Funktionsweise kiinstlicher Hiiftgelenke

bieten.

4.2.1. Verlauf iiber einen Bewegungszyklus

Betrachtet man fiir eine Aktivitét, z.B. dem » In-vivo-Gehen«, den dezidierten Verlauf aller
Momentenkomponenten (M, M, und M, Abbildung 4.7-A) sowie des resultierenden Mo-
ments M,.s (Abbildung 4.7-B), so folgt das resultierende Reibmoment in der Regel in etwa
dem Verlauf der Axialkraft, was hinsichtlich der Reibungsentwicklung so auch zu erwarten
ware. Allerdings ldsst sich kein allgemeingiiltiger qualitativer Verlauf fiir alle untersuchten
Gleitpaarungen feststellen. Die individuelle Reibungsentwicklung iiber einen Bewegungszy-
klus stellt demnach ein Charakteristikum einer jeden Gleitpaarung dar. Der Vergleich von
umfangreichen Reibungsdaten im zeitlichen Verlauf iiber einen einzelnen Gangzyklus iiber
den qualitativen Unterschied hinaus ist vor diesem Hintergrund im Allgemeinen schwierig
und fiir einen grundséatzlichen Vergleich der Gleitpaarungen nicht zwingend notwendig. Da-
her werden im Folgenden in festen Messintervallen Daten fiir den Mittelwert des maximalen
Reibmoments konsekutiver Bewegungszyklen als Vergleichswert berechnet (Abbildung 4.7-
B). Dies geschieht auch vor dem Hintergrund, dass solche Reibungsmessungen zumeist von

klinischer Relevanz sind, da sie hohe Lasten in die angrenzenden Schnittstellen zwischen
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4.2. Dreidimensionale Reibungsmessung im Hiiftsimulator
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Abbildung 4.7.: Fiir jede Gleitpaarung werden (A) die Einzelmomenten gemessen und (B)
daraus {iber den zeitlichen Verlauf das resultierende Reibmoment berech-
net; C: mittleres (n = 4 Gleitpaarungen), maximales resultierendes Reib-
momente fiir verschiedene Gleitpaarungen (» In-vivo-Gehenk, alle 36 mm
Durchmesser) zu jedem Messzeitpunkt iiber den Gesamttestverlauf (1000
Zyklen) bestimmen.

modularen Komponenten und in die knocherne Verankerung einleiten.

4.2.2. Einlaufverhalten

Entsprechend dem fiir jede Simulatortestung durchlaufenen Versuchsprotokoll (Anhang
A.5) wurde die erste untersuchte Aktivitat iber 1000 Bewegungszyklen (» In-vivo-Gehen«)
zur Bewertung eines Einlaufverhaltens herangezogen. Dieser Effekt dufert sich analog
zur Bewertung des Verschleifverhaltens [224| durch eine asymptodische Anndherung der
Reibung an einen stabilen Wert (Abbildung 4.7-C). Dabei erreichen Polyethylen-Gleit-
paarungen diesen Zustand im Mittel deutlich friiher, in der Regel nach 50 bis 400 Zyklen.
Keramische Hart-Hart-Gleitpaarungen weisen dahingegen eine etwas langere Einlaufpha-
se (bis zu 600 Zyklen) auf, wéhrend rein metallische Gleitpaarungen (MoM) sogar die
Gesamttestdauer bis zu einer Séttigung bendtigen kénnen. Die Entwicklung der Reibung

der untersuchten neuen, unbenutzten Implantatkomponenten tiber die Versuchsdauer von
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4. Ergebnisse

1000 Zyklen kann dabei deutlich zwischen den einzelnen Gleitpaarungen schwanken (An-
hang A.8). Im Mittel wird nach etwa 300 Zyklen ein stabiler Wert erreicht, weshalb eine

Analyse der Daten nach 1000 Zyklen als aussagekriftig betrachtet werden kann.

Zu jedem Messzeitpunkt werden die Daten von 3 konsekutiven Zyklen erfasst. Auf diese
Weise entsteht schnell eine grofse Datenmenge, die durch die Fokussierung auf das re-
sultierende Moment und auf dessen Maximum iiber einen Gangzyklus als quantitativer

Vergleichswert auf einen sinnvollen Umfang reduziert wird.

4.2.3. Konusmoment

Das resultierende Moment lasst sich zu jedem Zeitpunkt beliebig in seine Einzelkompo-
nenten zerlegen. Auf diese Weise kann auch der Momentenanteil, der die reine Torsion
um die Konusachse beschreibt, mathematisch eindeutig im Konus-Koordinatensystem be-
stimmt werden (S%°"* Abbildung 3.7). Daher ist das Konusmoment in allen Féllen auch
geringer als der Betrag des gesamten resultierenden Moments und liegt bei den unter-
suchten kontinuierlichen Aktivitatsprofilen fiir die einzelnen Gleitpaarungen im Bereich
von -4,5 bis +3,8 Nm (hochste Werte beim » Treppe absteigen«). Bei Mittelung der Werte
aus den n = 4 Gleitpaarungen liegen die Konusmomente zwischen 2-3 Nm. Diese Werte
dienen als Vergleichsgréfen fiir Abdrehmomente um die modulare Schnittstelle zwischen
Kugelkopf und Hiiftschaft aus der Literatur und besitzt daher Relevanz [225]. Das Ma-
ximum des Konusmoments wird in der Regel kurz nach Fersenauftritt (~15%) und zu
Beginn der Schwungphase nach dem Zehenablosen bei ca. 55-60% gemessen (Abbildungen
4.8 und 4.9). Dies trifft sowohl fiir das » Normale Gehen« nach ISO 14242-1 als auch das
» In-vivo-Gehen« zu. Interessanterweise sind in den meisten Fallen das maximale positive
und negative Konusmoment betragsméifig nahezu gleich grof und liegen. Bei 55-60% des
Gangzyklus kommt es letztlich zu einer spontane Anderung des Vorzeichens, resultierend
in einer Umkehr der maximalen Belastung. Dieser Moment zum Zeitpunkt der maximalen
axialen Last stellt eine hohe Beanspruchung der Konusschnittstelle im Sinne einer Wech-

selbelastung dar.

In der folgenden Auswertung wird das Konusmoment nochmals separat bewertet.

72



4.3. Kontinuierliche Kinematik
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Abbildung 4.8.: Konusmoment M., (Konus-Koordinatensystem S%°"%) iiber den Gangzy-
klus (Mittel der CoP-Gleitpaarungen mit 36 mm Durchmesser, Kinematik
nach ISO 14242-1). Gelbe Bereiche markieren den Zeitpunkt des maxima-
len Moments.

4.3. Kontinuierliche Kinematik

Die ununterbrochene Aneinanderreihung identischer Bewegungszyklen im Sinne einer fort-
laufenden Kinematik stellt den Regelfall tribologischer Untersuchungen im Hiiftsimulator
dar, insbesondere bei der normgerechten, zulassungsrelevanten Testung nach ISO 14242-1.
Bei diesem Ansatz werden Aktivitdtswechsel iiber den Tagesverlauf oder einmalige Er-
eignisse wie Ruhepausen vernachléssigt, um reproduzierbare Daten vor dem Hintergrund
einer Dauertestung der ersten zwei bis drei Jahren zu generieren. Fiir die Reibungsmes-
sung im Rahmen dieser Studie wurde fiir jede neu applizierte Kinematik (Aktivitét), d.h.
eine regelungsseitige Anderung der rotativen Antriebe, eine Gesamt-Testdauer von 1000
Bewegungszyklen durchgefiihrt. Dies ermdglicht die Kontrolle des Einlaufverhaltens iiber
den Verlauf. Im Falle einer identischen Kinematik aber verdnderter Lastverh&ltnisse oder
Geschwindigkeiten wurde die Testdauer auf 60 Zyklen reduziert, wobei in allen Féllen die

letzten drei Zyklen in die Auswertung eingeschlossen wurden.

4.3.1. In-vivo-Alltagsaktivitaten

Die Daten fiir die Aktivitdtsprofile » In-vivo-Gehen, » Treppe aufsteigen« und » Treppe ab-
steigen« wurden aus der Ganganalyse und den Erkenntnissen aus instrumentierten Hiiften-

doprothesen gewonnen. Deren Kinematiken und Kraftverlaufe iiber einen Bewegungszyklus
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Abbildung 4.9.: Vergleich des resultierenden Reibmoments M,.; und des Konusmoments
M., zwischen CoP- und CoC-Gleitpaarungen (36 mm, mittlere Kurven aus
= 4 Gleitpaarungen). A: »Normales Gehen« geméf ISO 14242-1; B:
» In-vivo-Gehen«; C: Treppe auf- und (D) absteigen (gelb hervorgehoben:
Zeitpunkte der maximalen Reib-/Konusmomente).

kénnen den Abbildungen 3.13 und 3.14 entnommen werden. Erwartungsgeméfl unterschei-
den sich fiir die verschiedenen Aktivitdtsprofilen auch die qualitativen Reibverldufe fir
CoP- (»Hart-Weich«) und CoC-Gleitpaarungen (»Hart-Hart«) tiber einen Bewegungszy-
klus (Abbildung 4.9). Fiir alle untersuchten Aktivitdten zeigt sich grundsétzlich, dass die
maximal gemessenen Reibmomente um den Zeitpunkt hoher Axialkrifte resultieren. Auf-
grund des direkten mathematischen Zusammenhangs zwischen Reib- und Axialkraft und
dem qualitativen Verlauf der Relativgeschwindigkeit in der Gleitpaarung [23] tritt dieser

Effekt erwartungsgeméfs auf.

Fr=Fy-p (4.1)

Fr: Reibkraft; F: Normalkraft; p: Reibkoeffizient (konstant)
Fiir den Fall des normalen Gehens (ISO 14242-1 und » In-vivo-Gehen«) sind die Ein-

zelverldufe gut vergleichbar, insbesondere das isolierte Konusmoment M,,. Bei kontinu-
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4.3. Kontinuierliche Kinematik
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Abbildung 4.10.: Reibmoment in Abhéngigkeit der Kopfgrofe. A: » Normales Gehen« nach
ISO 14242-1; B: » In-vivo-Gehen«; C: »Treppe aufsteigen«; D: »Treppe
absteigen« (alle: 45° Inklination).

ierlicher Bewegung zeigen sich fiir die Hart-Weich-Gleitpaarung (CoP) dabei iiber nahe-
zu den gesamten Bewegungszyklus grundsétzlich eine hohere Reibung als bei den CoC-
Gleitpaarungen. Interessanterweise sind die Unterschiede fiir das » Treppe absteigen« be-
ziiglich des maximalen Reibmoments iiber einen Bewegungszyklus M,.s geringer. Dieser
Spitzenwert tritt zum Zeitpunkt der hochsten Beschleunigung (Extension-Flexion) beim

Zehenablosen und Anheben des Beines auf die néchste Treppenstufe auf (Abbildung 3.14).

Die maximale resultierende Reibung iiber die drei zuletzt aufgenommenen von insgesamt
1000 Bewegungszyklen erméglicht dabei den quantitativen Vergleich zwischen den Kopf-
grofen, bzw. Materialkombinationen (Abbildung 4.10). Fiir die Polyethylengleitpaarungen
zeigen sich dabei hohere Reibmomente bei steigenden Kopfdurchmessern, wéhrend bei rein

keramischen Gleitpaarungen kein direkter Zusammenhang existiert.
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Abbildung 4.11.: A: Einfluss des Patientengewichts (78,5 bis 140 kg) beim » In-vivo-Gehen «
am Beispiel der CoP-Gleitpaarung mit 36 mm Durchmesser (Mittelwert);
B: Reibung fiir alle Gleitpaarungen mit 36 mm Durchmesser [Hinweis:
zum Vergleich ist zudem in allen Féllen das Reibmoment fiir die ISO

14242-1 angegeben|.

4.3.2. Patientengewicht und Gehgeschwindigkeit

Die geringe Anzahl an Patienten, die an der Charité in Berlin mit einer instrumentierten
Hiiftprothese versorgt wurden (zum Zeitpunkt der Erfassung: 19 Hiiftgelenkprothesen in 17
Patienten [226]), erlauben die Erhebung einer nur begrenzten Menge an In-vivo-Daten mit
relevanten Schwankungen zwischen den Probanden. Demnach ist das Kollektiv zu gering,
um unterschiedliche Gewichtsklassen in einer ausreichend grofsen Gruppengrofe zu iden-
tifizieren. Vielmehr werden die Daten im Allgemeinen im Sinne eines Durchschnittswerts
(78,5kg), in Prozent des Korpergewichts (%BW) oder skaliert auf ein Patientengewicht
von 100kg (»HIGH100«, [39]) interpretiert. In der vorliegenden Studie wurden entspre-
chend fiir die Untersuchung des Einflusses des Korpergewichts die Belastungskurven im
Simulator skaliert (Abbildung 3.13). Berticksichtigt wurden Patientengewichte von 78,5 kg
(Probandendurchschnitt), 100 kg, 120kg und 140 kg.

Mit zunehmendem Patientengewicht steigt erwartungsgeméaft das resultierende Reibmo-
ment an (Abbildung 4.11). Fiir alle Gleitpaarungen entspricht dabei das maximale Reib-
moment iiber einen Gangzyklus beim » In-vivo-Gehen« eines Probanden mit einem Kor-
pergewicht von etwa 120 kg dem Reibmoment aus der Versuchen nach ISO 14242-1. Dieser
Effekt entspricht in etwa dem Verhéltnis der maximalen Axiallast (Abbildung 3.13).

Hinsichtlich der Gehgeschwindigkeit zeigt sich bei allen untersuchten Gleitpaarungen
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4.4. Intra-operative Ausrichtung
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Abbildung 4.12.: Reibmomente bei Gangfrequenzen von 0,5-2 Hz (» In-vivo-Gehen, gelbe
Markierung = Mittelwert der Probandenmessung). Variation zwischen
Materialkombinationen mit 36 mm Durchmesser.

eine leichte Abnahme des maximalen Reibmomentes mit zunehmender Testfrequenz, sprich

Relativgeschwindigkeit zwischen den Gleitpartnern (Abbildung 4.12).

4.3.3. Schwungphasenlast

Die Unterschiede der Schwungphasenlasten beziehen sich auf den Zeitraum zwischen Zehen-
ablosen bis Fersenauftritt (65-100% des Gangzyklus, Abbildung 3.15). Erwartungsgeméfs
zeigen sich wahrend dieser Phase auch die Hauptunterschiede hinsichtlich des resultieren-
den Reibmoments, wobei die Hohe der Reibmomente mit dem Ausmaf der resultierenden
Hiiftkraft wihrend der Schwungphasenlast korreliert (Abbildung 4.13). Dieser Effekt ist
besonders ausgeprégt fiir Polyethylen-Gleitpaarungen (Tabelle A.7) und zieht sich fir die-
se Materialkombinationen interessanterweise auch iiber den gesamten Gangzyklus durch,
sodass eine Erhohung der Schwungphasenlast letztlich auch mit einer geringen Zunahme

des maximalen resultierenden Reibmoments M;cs maqr einhergeht (Anhang Tabelle A.8).

4.4, Intra-operative Ausrichtung

Im Zuge der vorliegenden Untersuchungen wurde dezidiert auf den Einfluss der Pfannenaus-
richtung eingegangen. Als Parameter wurde dabei die Inklination, also der Pfannenwinkel
zur Horizontalen in der AP-Rontgenaufnahme variiert (Abbildung 3.12). Bei Betrachtung
der Gleitpaarungen mit einem Standard-Durchmesser von 36 mm zeigt sich fiir die ver-

wendeten Materialkombinationen bei allen kontinuierlichen Aktivitaten kein Unterschied
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Abbildung 4.13.: Vergleich der Materialkombinationen bei Schwungphasenlasten von 50-
400N (36 mm Durchmesser, 45° Inklination) [Hinweis: Abbildung der
zweiten Hélfte des Gangzyklus|.
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4.5. Ruhepausen
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Abbildung 4.15.: Einfluss der Inklination auf das maximale Reibmoment bei CoC-Gleit-
paarungen mit Kopfgrofen von 28, 36 und 48 mm (»Normales Gehen«
nach ISO 14242-1).

hinsichtlich des resultierenden Reibmoments (Abbildung 4.14).

Bei genauerer Betrachtung der CoC-Gleitpaarungen spielt auch die verwendete Kopf-
grofe eine entscheidende Rolle bei der Zunahme der Reibung mit unterschiedlichen Pfan-
neninklinationen. Wéahrend 36 mm Kopfgrofen wie zuvor keine Abhéngigkeit der Reibent-
wicklung bei verschiedenen Inklinationswinkeln aufweisen, steigt die Reibung mit zuneh-
mender Inklination bei kleinen (28 mm) und Grofkopfen (48 mm) deutlich an (Abbildung
4.15).

4.5. Ruhepausen

Bei der Einfiihrung von Ruhepausen wird ein Loslaufen unter einer konstanten Last mit
unterschiedlichen Pausendauern simuliert. Im iibertragenen Sinn entspricht dies einem Pro-
banden mit 78,5 kg Korpergewicht, der wihrend der Ruhepause die Extremitat belastet,
bevor er weiterlduft. Die Hohe der Axiallast {iber die Pausendauer ist konstant. Eine Pau-
sendauer von Osec entspricht im Folgenden einer kontinuierlichen Bewegung (Aktivitét:
» In-vivo-Gehen«). Fiir alle untersuchten Gleitpaarungen fiihrte eine Ruhepause zu einem
kurzzeitigen Anstieg des Reibmoments in Form eines initialen Mess-Peaks, der als » An-
laufmoment« bezeichnet wird (Abbildung 4.16). Bereits nach einem halben Gangzyklus
zeigt sich wieder ein stabiles Verhalten wie bei der kontinuierlichen Bewegung. Erwar-

tungsgemaéls ist dabei die absolute Auspriagung des initialen Mess-Peaks abhéngig von der
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Abbildung 4.16.: Anlaufmoment (A) der 36 mm CoP- und (B) CoC-Gleitpaarung nach 60
Sekunden Ruhepause. Der gelbe Bereich veranschaulicht das Losbrech-
moment zum Zeitpunkt der Ganginitiierung.

untersuchten Materialkombination und der Pausendauer (Abbildung 4.16 und 4.17). Je
langer das Gelenk unter Axiallast in Ruhe verharrt und je gréfser der Nominaldurchmesser
der Gleitpaarung, desto grofser ist dabei das Anlaufmoment, das direkt nach dem Fort-
setzen des Gangzyklus entsteht. Wahrend bei Polyethylen- und MoM-Gleitpaarungen mit
36 mm Kopfgrofe nach langen Pausendauern von 60 Sekunden ein um etwa 35-75% erhohtes
Anlaufmoment im Vergleich zur kontinuierlichen Simulation entwickeln, weisen insbeson-
dere CoC-Gleitpaarungen stark ausgeprigte initiale Momentenspitzen auf (bis zu 360%
des maximalen resultierenden Reibmoments wihrend der kontinuierlichen Bewegung). In-
teressanterweise konsollidieren sich auch die CoC-Gleitpaarungen innerhalb kiirzester Zeit
wieder auf dieselben Reibmomente, wie sie bei der kontinuierlichen Testung auftreten. Ein
weiterer Unterschied besteht auch darin, dass bei CoP- und MoP-Gleitpaarungen kleinere
Kopfgrofsen den hoheren prozentualen Zuwachs zeigen, wahrend dieser Effekt fiir kerami-

sche Gleitpaarungen eher fiir grofere Kopfe auftritt (Anhang Tabelle A.9).

Bei zusétzlicher Beriicksichtigung der intraoperativen Ausrichtung zeigt sich insbeson-
dere bei den rein keramischen Gleitpaarungen (CoC) mit kleinem (28 mm) und grofem
Kopfdurchmesser (48 mm) bei steilen Pfannenpositionen (>45°) eine erhohte Reibungs-
entwicklung beim Anlaufen aus dem Stand im Vergleich zur klinischen angestrebten Pfan-
neninklination von 45° (Abbildung 4.18-A). Interessanterweise ist dieser Effekt nicht bei

der CoC-Gleitpaarung von 36 mm zu beobachten, bei der die héchsten Anlaufmomente
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4.6. Spaltmais bei CoC-Gleitpaarungen
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Abbildung 4.17.: Entwicklung des Anlaufmoments iiber die Pausendauer fiir verschiedene
Materialkombinationen und Kopfgrofen (Inklination = 40°.

nach langerer Pausendauer bei flacher Pfannenposition (30°) gemessen werden (Abbildung
4.18-B). Anders zeigt sich dies bei MoM-Gleitpartnern (Abbildung 4.18-D), bei denen fiir
alle Pausendauern die initialen Momenten-Peaks bei einer klinischen Pfanneninklination
von 60° minimal sind, dariiber hinaus jedoch keinen eindeutigen Trend erkennen lassen.
Die Anlaufmomente nédhern sich bei Polyethylen-Gelenken dabei mit zunehmender Pau-
sendauer einem asymptodischen Wert an (Abbildung 4.17 und 4.18-C). Im Vergleich zu
den Hart-Hart-Gleitpaarungen zeigt sich zudem bei keiner Pausenldnge eine Abhéngigkeit

von den untersuchten Pfannenpositionen.

4.6. Spaltmal bei CoC-Gleitpaarungen

Materialkombinationen mit ausschlieflich harten Gleitpartnern besitzen heutzutage geome-
trisch sehr definierte Abmafse und weisen in der Regel sehr geringe Verschleiffwerte auf. Die
hohe Prézisionsgiite moderner Fertigungsverfahren sorgt dafiir, dass in den vergangenen
beiden Dekaden ein Hauptaugenmerk auf die Entwicklung rein keramischer Gleitpaarungen
gelegt wurde. FEine hohe Bedeutung fiir die Gelenkfunktion und die Ausprigung eines tra-
genden Schmierfilms besitzt dabei das diametrale Spaltmafs, definiert durch die Differenz

zwischen Insert-Innendurchmesser und Kopf-Aufendurchmesser.
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Abbildung 4.18.: Entwicklung des Anlaufmoments in Abhéngigkeit der Pausendauer und

der Inklination. CoC-Gleitpaarungen (A) mit 28 und 48 mm und (B) mit
36 mm Durchmesser; (C) CoP- und (D) MoM-Gleitpaarungen (jeweils
36 mm).

Bei CoC-Gleitpaarungen zeigen sich bei allen untersuchten Aktivitdten und Kopfgro-
fsen ein deutlich erhohtes maximales resultierendes Reibmoment bei Verwendung kleiner
Spaltmafe (Abbildung 4.19). Zudem féllt auf, dass die Streuung bei kleinem Spaltmaf
ebenfalls deutlich grofer ausfillt als bei grofsem Spaltmaf. Eine Pausendauer wihrend
der Aktivitdt des » In-vivo-Gehens« fithrt zusétzlich zu einer Erhéhung, die bei einer CoC-
Grofkopfgleitpaarung (48 mm) und Inklinationswinkel von 75° zu einem deutlichen Anstieg

des Anlaufdrehmoments von iiber 15,3 Nm (grofes Spaltmaf: 11,4 Nm) nach einer Pausen-
dauer von 60 Sekunden fiithrt (Abbildung 4.20-A). Nach Transformation der Ergebnisse in

das Konus-Moment M,/ liegen die maximalen Werte bei einem kleinen Spaltmafs bei bis

zu 9,1 Nm, bei groferem Spaltmafs bei 4,9 Nm (Abbildung 4.20-B).

82



4.6. Spaltmais bei CoC-Gleitpaarungen

E g

> 8

€ 6 J
)

£ - J

5] \ J
€ 4

S |

&, i l - ‘/&A
é 2 1 v

IS T | Treppe AUFsteigen |

) i—.— groRRes Spaltmal —#— kleines SpaJtmaBi

I T

T T T T T T T
28 36 48 28 36 48
KopfgréRBe / mm KopfgréRe / mm

max. Reibmoment / Nm
D
|

Abbildung 4.19.: Einfluss des Spaltmaf auf die Reibungsentwicklung von CoC-Gleitpaa-

rungen mit Kopfgroken von 28, 36 und 48 mm (45° Inklination) bei ver-
schiedenen Aktivitéten.
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Abbildung 4.20.: Anlaufmoment bei kleinem und grofem Spaltmaf bei CoC-Gleitpaarun-
gen (alle 48 mm) in Abhéngigkeit der Pfannen-Inklination. A: Maximales
resultierendes Moment; B: maximales Konus-Moment (M,/).
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5. Diskussion

Bei jeder Hiiftimplantation ist die Frage nach dem verwendeten Implantatsystem zu kl&-
ren. Doch welche Gleitpaarung ist fiir welchen Patienten geeignet? Die Antwort ist auch fiir
den erfahrenen Operateur nicht immer eindeutig. Grund hierfiir ist das komplexe Zusam-
menspiel einer Vielzahl von Faktoren, die das Ergebnis einer Endoprothese beeinflussen.
Das primére Problem, das eine allgemeingiiltige und wissenschaftlich fundierte Empfeh-
lung schwierig macht, ist der Mangel an umfangreichen, evidenzbasierten Daten, die einen
klaren Uberblick iiber das Zusammenspiel aller klinisch relevanten Faktoren geben. In kli-
nischen Studien werden einzelne Parameter, z.B. die Einbaulage, die Materialkombination
oder die Kopfgrofie zumeist getrennt voneinander betrachtet, da haufig auch die Fallzah-
len zu gering sind, um weiterfithrende, statistisch belegbare Aussagen treffen zu kénnen.
Dariiber hinaus gibt es eine Vielzahl patientenindividueller und operativer Parameter, z.B.
die individuelle Konstitution oder der chirurgische Zugang zum Gelenk. Eine umfassende
Standardisierung, wie sie fiir Studien in der Regel angestrebt wird, ist daher nicht immer
gegeben, sodass der Bewertung von Co-Variablen als zuséitzliche Einflussfaktoren, eine
grofte Bedeutung zukommt. Die Interpretation klinischer Ergebnisse setzt daher Erfahrung
voraus. Objektive Studien - wie die vorliegende Arbeit um die dreidimensionale Bewer-
tung der Reibung -, die es ermdoglichen, im Sinne einer praxisnahen Testung eine Vielzahl
an Parametern unter standardisierten Bedingungen gezielt zu variieren, schaffen daher die

Moglichkeit eines detaillierten Einblicks in die Funktion eines Gelenks.

5.1. Validierung und Verifizierung des Priifaufbaus

Vor dem Hintergrund einer objektiven Herangehensweise stellt die kritische Bewertung

der Ergebnisse aus den Untersuchungen zur Messgiite einen wichtigen Grundstein fiir die
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Tabelle 5.1.: Maximale Reibmomente beim Pendel mit statischer Last.

Jahr Quelle Gleitpaarung Kinematik  Axiallast Moment?

O’Kelly et al. 1977 [184] MoP, 22,25 mm freies Pendel® 2kN 3Nm®d
Ma et al. 1983 [167] MoP, 28 mm +30° 0,89 kN 1,3Nm*
MoP, 43 mm 2,75 Nm®

MoP, 51 mm 3,2Nm*

Kaddick et al. 2015 [206] CoP, 28 mm (neu) +24° 2kN 4,5Nm
CoP, 28 mm (gebr.) 4,0 Nm*®
eigene Daten 2018 - CoP, 28 mm +25° 2kN 3,12Nm°
CoP, 36 mm 4,92 Nm*®
CoP, 40 mm 5,68 Nm®

® Mittlere Amplitude M = (Mmaz — Mmin)/2 bei 45° klinischer Inklination.
b Nicht niher spezifiziert.

¢ Aus einer Grafik entnommene Daten.

4 Berechnung auf Basis des Reibfaktors und der Axiallast.

¢ Messdaten aus dem Hiiftsimulator.

Interpretation der spateren Messergebnisse dar. Die Standardabweichung fiir das zumeist
ausgewertete resultierende Reibmoment M,..s nach fiinf Messwiederholungen inkl. Auf-
und Abbau liegt im vorliegenden Fall bei 4+ 0,24 Nm. Zusammen mit den systemischen
Storgroken von <0,2 Nm aus den Versuchen mit dem »idealen«, hydrostatischen Gleitlager
resultiert eine absolute systemische Fehlergrofe von <0,5 Nm, was vor dem Hintergrund
spaterer maximaler Messwerte um ca. 2-15 Nm als vertretbar eingestuft werden kann.

Die sehr gute Ubereinstimmung der Reibwerte aus dem physikalischen Pendel, das sich
anhand der theoretischen Mechanik sehr genau beschreiben lasst, und dessen Nachbildung
im Hiiftsimulator unter Verwendung einer isolierten Rotation (Extension-Flexion) zeigen
zudem eine sehr gute Ubereinstimmung, auch mit publizierten Literaturwerten (Tabelle
5.1). Der Umfang an Validierung und Verifizierung der Reibungsmessung im Hiiftsimula-
tor ist in dieser Form neu und bislang fiir bestehende Messansétze nicht bekannt [198, 205].
Dariiberhinaus sind die hohen Anforderungen an die Genauigkeit der Messsensorik nicht
immer gegeben, was bei der Interpretation der verdffentlichten Ergebnisse zu beachten ist
[198, 205]. Dies gilt auch fiir In-vivo-Messdaten, die zwar auf realistischen Patientenkine-
matiken beruhen, aber den Nachteil besitzen, neben der limitierten Genauigkeit der Mess-
sensorik nur fir ausgewahlte, individuelle Féalle Daten zu erzeugen, ohne die Moglichkeit
der Variation von implantat-, patienten- oder operationsspezifischen Versuchsparametern.
Der Einfluss jedes einzelnen Parameters ist demnach nicht bestimmbar.

Wissenschaftlich etabliert sind bereits Reibungsuntersuchungen an angetriebenen Pen-
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Tabelle 5.2.: Maximale Reibmomente beim angetriebenen Pendel mit dynamischer Last.

Jahr Quelle Gleitpaarung Kinematik Axiallast Moment?
Brockett et al. 2007  [177] MoP, 28 mm +25° 60% Sinus 2,3 NmP°
CoP, 28 mm max = 2kN 2,2NmP*
CoC, 28 mm 1,4 Nm"*
CoM, 28 mm 1,7 NmP"®
Bishop et al. 2007 [214] MoP, 28 mm +20° in vivo 3,3 Nm®f
MoM, 36 mm max = 2kN¢ 4,8 Nm®f
CoC, 28 mm 2,0 Nm®f
CoM, 28 mm 1,9 Nm®!
Bishop et al. 2008 [187] MoP, 28 mm +20° in vivo 4,1 Nm?®
MoM, 36 mm max = 2kN 5,5 Nm®
CoC, 28 mm 2,4 Nm#
CoM, 28 mm 2,4 Nm#
Bishop et al. 2012 [216] CoP, 36 mm +20° in vivo 3,06 Nm®"!
MoM, 40 mm max = 2kN 4,76 Nm®™!
CoC, 32mm 1,04 Nm®"!
CoC, 36 mm 1,5 Nm®hi
CoC, 48 mm 2,45 Nm®H
CoM, 40 mm 2,79 Nm® b
Bishop et al. 2013 [163] MoM, 40 mm +20° in vivo 4,9 Nm!
CoC, 32mm max = 2kN 2,5Nm!
CoC, 48 mm 2,4Nm'
eigene Daten 2018 - CoP, 28 mm Simulator in vivo 2,62 Nm
CoP, 36 mm +20° max = 1,96 kN 3,59 Nm
CoP, 40 mm 4,93 Nm
MoP, 28 mm 2,31 Nm
MoP, 36 mm 3,67 Nm
MoP, 40 mm 4,59 Nm
MoM, 36 mm 3,70 Nm
CoC, 28 mm 1,40 Nm
CoC, 36 mm 2,58 Nm
CoC, 48 mm 2,38 Nm
CoM, 36 mm 2,56 Nm

# maximales Reibmoment iiber einen Bewegungszyklus bei 45° klinischer Inklination.
> Messung in Rinderserum mit einem Proteingehalt von 62,43 g/1.

¢ Inklination nicht beriicksichtigt.

4 Last nicht niher spezifiziert.

¢ grafisch ermittelt.

f Proteingehalt im Testmedium (Serum) nicht angegeben.

& Messung in Rinderserum mit einem Proteingehalt von 5,95-7,65 g/1.

" Berechnung auf Basis des Reibfaktors und der Axiallast.

! Messung in Rinderserum mit einem Proteingehalt von 8,75-11,25g/1.

delaufbauten, die iiber einen ldngeren Zeitraum eine vergleichsweise einfache einachsige
Bewegung aufrecht erhalten kénnen und durch Applikation einer dynamischen Axiallast
eine Weiterentwicklung der eher historischen freien Pendel mit statischer Last darstellen.
Sie dienen in der vorliegenden Studie als publizierte Referenz und werden als Vergleichs-

werte herangezogen (Tabelle 5.2). Neben einem &hnlichen qualitativen Verlauf (Abbildung
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4.5) zeigen hierbei die ermittelten Reibwerte eine gute Ubereinstimmung und eine ver-
gleichbare Tendenz bei unterschiedlichen Kopfdurchmessern, wenngleich in der Literatur
teilweise lediglich konkrete Einzelwerte verfiighbar und die Versuchsbedingungen nicht in

allen Fillen vollstédndig identisch sind (z.B. Einbaulage der Komponenten).

5.2. Priifparameter

5.2.1. Einlaufverhalten

Reibung wird im Gegensatz zur Verschleifsbestimmung geméaft ISO 14242-1, die normge-
recht finf Millionen Testzyklen einschliefst (entspricht ca. 2-3 Jahre in vivo [35]), zumeist in
Kurzzeitversuchen aufgenommen. Wéhrend bei in vivo erhobenen Daten zwar die Standzeit
des Implantats, nicht aber die Anzahl und Intensitit der Beanspruchungszyklen bekannt
sind [198], wurden bisherige Reibungsdaten im Simulator nach 30-380 Zyklen erhoben 177,
187, 206, 216|, mit Ausnahme der Arbeitsgruppe um Haider et al., deren Intention es war,
die Reibungsmessung in eine Langzeit-Verschleifisimlation iiber fiinf Millionen Lastzyklen
zu integrieren [205, 208|. Bei diesem Ansatz bleibt jedoch kritisch anzumerken, dass ne-
ben der abermals vergleichsweise hohen Ungenauigkeit der Sensorik fiir die Reibungsmes-
sung nicht auf mogliche zeitabhéngige Effekte, wie z.B. ein Driften des Kraft-Nullpunkts
tiber die Priifdauer aufgrund natiirlicher Schwankungen der Umgebungsbedingungen (z.B.
Temperatur, Luftfeuchte) eingegangen wurde [128, 199|. Das Einlaufverhalten in der vor-
liegenden Studie zeigte zwischen den Materialkombinationen deutliche Schwankungen be-
ziiglich der Stabilisierung der Reibwerte iiber die Zeit. Auf Basis dieser Daten empfiehlt
es sich, mindestens 1000 Messzyklen mit einer konstanten Kinematik zu beriicksichtigen,
um ein vollstdndiges Einlaufen zu gewéhrleisten. Interessanterweise berichten Kaddick et
al. bei CoP-Gleitpaarungen, die bereits eine vollstdndige Verschleifitestung entsprechend
ISO 14242-1 (fiinf Millionen Simulationszyklen) durchlaufen hatten, von einem gering-
fligig kleineren Reibmoment unter £24° angetriebener Pendelbewegung, jedoch ein um
mehr als die Halfte reduziertes maximales Konusmoment bei dreidimensionaler Messung
im Hiiftsimulator im Vergleich zu einer neuen Gleitpaarung [206| (Tabelle 5.2 und 5.3). Das
Konusmoment nach vollstdndiger Verschleifftestung entspricht dabei sehr gut dem gemes-

senen Konusmoment aus der vorliegenden Studie nach 1000 Messzyklen und vollstédndigem
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Einlaufen (CoP, 28 mm). Dies konnte ebenso ein Indiz dafiir sein, dass die »neue« Gleit-
paarung zum Zeitpunkt der Erfassung (200 Zyklen) noch nicht vollstdndig eingelaufen war.
Das Verhalten iiber einen ldngeren Zeitraum kann auf Basis der Daten in der vorliegen-
den Studie nicht bewertet werden, nimmt man jedoch das Verschleifsverhalten iiber die
Zeit als Richtwert, kann es sein, dass das Reibverhalten analog dazu iiber einen Zeitraum
von 0,5 bis 2 Millionen Zyklen einem globalen Einlaufverhalten unterliegt [224, 227-229),
wenngleich die aktuell erhobenen Daten nach 1000 Zyklen bereits fiir eine (kurzfristigere)
Sattigung sprechen. Neben Unterschieden im Einlaufverhalten zeigen sich im Vergleich zu
den Ergebnissen der Arbeitsgruppen um Damm et al. und Haider et al. tendenziell grofsere
Reibmomente, was allerdings auch an den diskutierten Unterschieden in der Messsensorik

liegen kann.

5.2.2. KopfgroRe, Patientengewicht und Ganggeschwindigkeit

Hinsichtlich der Entwicklung der Reibung bei Modifikation verschiedener Testparameter
bestétigt sich die bei einachsiger Rotation erhdhte Reibung mit steigendem Kopfdurch-
messer auch fiir die dreidimensionale Testung [230]. Ein direkter Zusammenhang wird
erwartungsgeméf auch mit steigendem Patientengewicht beobachtet, d.h. schwere Patien-
ten belasten die intermodulare und Implantat-Knochen-Schnittstelle zusétzlich zur Einlei-
tung hoherer Biegemomente auch nochmal deutlich stiarker durch die Ausbildung gréfserer
Reibmomente. In diesem Zusammenhang ist auch der diskutierte Einfluss von Patienten-
iibergewicht (BMI > 30 kg/m?) zum einen auf die hohere Privalenz von Arthrose und zum
anderen das insgesamt schlechtere klinische Ergebnis zu sehen [231]. Zudem deklarieren
manche Hersteller Ubergewicht selbst aus Griinden der Implantatfestigkeit als Kontrain-
dikation, was auch fiir eine angepasste préaklinische Testung spricht [232]. Interessant ist
in diesem Zusammenhang auch der Vergleich der Reibergebnisse des In-vivo-Gehens mit
den Vorgaben der bestehenden Norm zur Verschleifftestung (ISO 14242-1). Letztere zielt
ebenso auf die Nachbildung des Aktivitéatsprofils des » Normalen Gehens in der Ebene« und
steht in der Diskussion, inwiefern dieses Profil tatséchlich die klinisch relevante Situation
abbildet [40, 41]. Hintergrund sind die kinematischen Vorgaben der historischen, geglét-
teten Bewegungs- und Lastkurven auf Basis der Messung eines Probanden in den 1960er

Jahren. Hinsichtlich der Reibungsentwicklung {iber einen Gangzyklus erzeugt die Kine-
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Tabelle 5.3.: Vergleich der dreidimensionalen Simulation mit Ergebnisse aus der Literatur.

Jahr Quelle Gleitpaarung Kinematik Axiallast Moment?
Damm et al. 2013 [198] CoP, 32mm (3 Mo.)  Patientenmessung in vivo, max: 2,04 kN 1,81 NmP
Damm et al. 2015 [200] CoP, 32mm (3 Mo.)  Patientenmessung in vivo, max: 2,27kN 2,11 NmP
CoP, 32mm (12 Mo.) in vivo, max: 2,19 kN 1,55 Nm"
Kaddick et al. 2015 [206] CoP, 28 mm (neu) ISO 14242-1 ISO 14242-1, max: 3kN -1,7 bis 3,7 Nm*®
CoP, 28 mm (gebr.) -1,5 bis 1,2 Nm®
Weisenburger et al. 2008  [205]  MoP 36mm (5MCy)? ISO 14242-1 ISO 14242-1, max: 3kN 1,73 Nm®
CoM, 36 mm (kS)? 1,30 Nm*®
CoM, 36 mm (gS)¢ 0,92 Nm°®
Haider et al. 2016 [208] MoP, 40 mm ISO 14242-1 ISO 14242-1, max: 3kN 3,6 Nm®
eigene Daten 2018 - CoP, 28 mm ISO 14242-1 ISO 14242-1, max: 3kN 4,62 (3,39) Nm'
CoP, 28 mm -0,9 bis 1,17 Nm®*
CoP, 36 mm 5,53 (3,96) Nm'
CoP, 40 mm 7,68 (5,70) Nm
MoP, 28 mm 5,27 (4,27) Nm
MoP, 36 mm 6,46 (4,33) Nm
MoP, 40 mm 5,80 (4,97) Nm
MoM, 36 mm 7,02 (4,47) Nm®
CoC, 28 mm 2,25 (1,57) Nm
CoC, 36 mm 3,22 (2,29) Nm
CoC, 48 mm 2,91 (2,10) Nm
CoM, 36 mm 5,26 (3,64) Nm'

# Maximalwert des resultierenden Moments {iber einen Gangzyklus bei 45° klinischer Inklination (sofern nicht anders angegeben).
® Durchschnitt iiber alle Probanden mit mittlerem Gewicht von 821 N.
¢ Minimales und maximales Moment um die Konusachse.
4 5 MCy: Daten nach fiinf Millionen Belastungszyklen; kS /gS: kleines/grofes Spaltmaf.

¢ Daten aus der Grafik entnommen, Berechnung auf Basis des Reibfaktors und der Axialkraft.

f Mittelwert aus n = 4 Gleitpaarungen (in Klammern: Reibmomente fiir die Kinematik des » In-vivo-Gehens«, nicht Konusmoment).
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matik nach diesem [SO-Verschleifsstandard in der vorliegenden Studie dhnliche maximale
Reibmomente wie das In-vivo-Gehen mit einer skalierten Axiallast entsprechend einem
Patientengewicht von 120 kg, wenngleich sich die qualitativen Verldufe iiber einen Gangzy-
klus sicherlich unterscheiden. Eine schnellere Ganggeschwindigkeit fiithrte entsprechend der
Schmierungstheorie in allen Fillen zu einer Reduktion des resultierenden Reibmoments.
Dieser Effekt wiirde bei Hart-Hart-Gleitpaarungen (CoC, MoM und CoM) deutlich stér-
ker erwartet, was jedoch durch die vorliegenden Ergebnisse nicht bestétigt wird. Diese
zundchst widerspriichliche Erkenntnis kénnte die Bedeutung der Schmierstoffzusammen-
setzung hervorheben. In der Literatur gibt es neben der klassischen Schmierungstheorie,
die auf der Reynold’schen Differentialgleichung beruht, u.a. auch die Diskussion um die
Bedeutung der Proteine als Festkdrperschmierstoff innerhalb der Synovia, bzw. des Test-
mediums. Sie konnen auf den Implantatoberflichen adsorbieren und die Gleitpartner ne-
ben den hydrodynamischen Kréften wihrend der Relativbewegung physisch in Form eines

Protein-Protein-Kontakts voneinander trennen [142, 171].

5.2.3. Schwungphasenlast wihrend des normalen Gehens

In der préaklinischen Testung werden immer wieder einzelne Effekte, die iiber einen voll-
standigen Gangzyklus auftreten, diskutiert. Vor diesem Hintergrund kommt auch der wir-
kenden Axialkraft wihrend der Schwungphase, wenn das fithrende Bein wieder nach vorne
schwingt, eine besondere Aufmerksamkeit zu. In-vivo-Messungen zeigen hier eine grofse
Streuung zwischen den Probanden [38, 39| Simulatoruntersuchungen weisen zudem nach,
dass die Verschleiffmenge bei MoM-Gleitpaarungen auch von der Héhe der Schwungpha-
senlast im Zeitraum zwischen dem Zehenablosen und dem erneuten Fersenauftritt abhéangt
(Abbildung 3.13) [181, 183, 233]. Im Detail wurde in einem angetriebenen Pendel mit dyna-
mischem Lastprofil beobachtet, dass der Verschleift und die Ionenfreisetzung mit steigender
Schwungphasenlast (100 bzw. 280 N) - bei sonst identischen Testbedingungen - signifi-
kant zunahm. Ein solcher Effekt zeigte sich trotz vergleichsweise grofsem Unterschied der
Schwungphasenlast (50 bzw. 1000 N) bei CoC-Gleitpaarungen nicht [234]. Die vorliegenden
Untersuchungen konnten zeigen, dass die Schwungphasenlast insbesondere bei Hart-Weich-
Gleitpaarungen mit Poylethylenkomponente (CoP, MoP) Einfluss auf die Entwicklung der

Reibung hat. Interessanterweise beschréankt sich dies nicht nur auf den Zeitraum zwischen
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Zehenablosen und Fersenauftritt (65-100% des Gangzyklus) (Tabelle A.8), sondern iiber-
tragt sich auf den gesamten Gangzyklus. Eine Erhdhung der Schwungphasenlast fiihrte
auch zu einer Zunahme des maximalen resultierenden Reibmoments um den Zeitpunkt
der axialen Spitzenlast (Abbildung 4.13). Leider sind in der wissenschaftlichen Litera-
tur lediglich Vergleichswerte aus Verschleifsuntersuchungen an Hart-Hart-Gleitpaarungen,
nicht aber an Polyethylen-Gleitpaarungen bekannt. Die vorliegenden Ergebnisse weisen je-
doch darauf hin, dass bei Polyethylengleitpaarungen der Hohe der Axiallast wiahrend der
Schwungphase fiir die Reibung des Gelenks eine besondere Bedeutung zukommt, im Ge-
gensatz zu harten Materialkombinationen (CoC, CoM, MoM). Entsprechende Verschleifs-

studien wiren fiir eine umfassende tribologische Bewertung wiinschenswert.

5.2.4. Intraoperative Ausrichtung der Pfannenkomponente

Die klinische Bewertung der operativen Ausrichtung findet azetabulér iiber die Vermessung
der Pfanneninklination und der -anteversion statt. Im Sinne einer »kombinierten Antever-
sion« werden zudem femorale Parameter berticksichtigt: der Offset, der Schaft-Hals-Winkel
(CCD-Winkel) sowie die Antetorsion des Hiiftschafts. Fiir die Tribologie entscheidend ist
dabei primér die Position der Pfannenkomponente, wéhrend die Schaftausrichtung (zusam-
men mit der Position der Pfanne) den Bewegungsumfang des Gelenks bestimmt. Daher
wurde fiir die Bewertung der operativen Ausrichtung hinsichtlich der Reibung die Position
der Pfanne, genauer die Inklination, als klinisch am h&ufigsten bewerteter Faktor, heran-
gezogen. Andere Ausrichtungsparameter bleiben im Zuge dieser Studie unverdndert. Der
Einfluss der Pfanneninklination auf die Reibungsentwicklung bei 36 mm MoM sowie 28 mm
und 48 mm CoC koénnte auf einen Effekt des Insertdesigns hinweisen, was auch bereits fiir
CoC-Gleitpaarungen in der Literatur beschrieben ist [163, 179]. Ein Grofkkopf-CoC-Insert
(48 mm) stellt mit einem Pfannenéffnungswinkel von <180° keine vollstdndige Halbkugel
dar, wahrend bei kleineren Kopfdurchmessern (28 mm) bereits die Einlaufkante von ca.
2mm Effekte zeigen kann, die bei mittleren Grofen (36 mm) nicht so sehr ins Gewicht
fallen. Bei steiler Pfannenausrichtung (hohe klinische Inklination, hier: 75°) ist daher ein
Kanteniiberlauf bzw. ein Kontakt innerhalb des Bereichs der Einlaufkante denkbar, der
einen Abriss des Schmierfilms und damit Festkérperkontakt zur Folge haben kann (techni-

sche Daten besonders zur Innengeometrie der 36 mm MoM liegen nicht vor). Obwohl in der
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Literatur der Zusammenhang zwischen extremen Inklinationen (flach bzw. steil) und einer
vermehrten Gerduschentwicklung bei CoC-Gleitpaarungen hergestellt wird, wurde in der
vorliegenden Reibungsuntersuchung keine akustisch wahrnehmbaren Effekte (Quietschen

oder Klacken) registriert [235-238|.

5.2.5. Ganginitiierung aus der Ruhe

Im Sinne einer von verschiedenen Stellen vielfach propagierten » Worse case«-Testung [40]
wurde in der Literatur bereits in den 1970er Jahren das Anlaufen aus dem belasteten
Stand als fordernde Aktivitdt beschrieben [239] und zumeist fiir die Bewertung des me-
tallischen Verschleifies aus MoM-Gleitpaarungen untersucht [155, 240-244|. Hintergrund
ist die theoretische Verdrangung des Schmiermediums im Spalt {iber die Zeit, verbunden
mit dem Kontakt der Gelenkoberflichen. Adhésive Bindungskréfte konnen dartauthin nach
der Bewegungsinitiierung einen Anstieg des gemessenen resultierenden Haftreibmoments
im Vergleich zur Gleitreibung wéhrend der kontinuierlichen Bewegung provozieren. Bei
CoC-Gleitpaarungen begiinstigen dabei freie keramische Wasserstoffbindungen die Aus-
priagung adhésiver Van-der-Waals-Kréfte wiahrend eines »trockenen« Kontakts. Aus die-
sem Grund zeigen sich auch bei dieser Materialkombination die hochsten Anlaufmomen-
te. Dieser Effekt wird u.a. im Hochleistungs-Motorsport bei der Verwendung keramischer
Bremsen gezielt genutzt [245]. Eine keramische Gleitpaarung benétigt demnach im Sinne
der allgemeinen Schmierungstheorie einen tragenden Fliissigkeitsfilm oder Proteinadhésio-
nen, die den direkten keramischen Kontakt der Oberflichen miteinander vermeiden [23].
Interessanterweise spielen neben der untersuchten Materialkombination auch die Lange der
Pausendauer auf das Ausmaf des Anlaufeffekts eine Rolle. Wahrend CoC-Gleitpaarungen
mit kleinen Kopfdurchmessern keine Unterschiede mehr zwischen einer Pausendauer von
30 und 60 Sekunden zeigen, scheint bei Kopfdurchmesser > 36 mm ein Maximum selbst
nach 60 Sekunden (maximal getestete Pausendauer) noch nicht erreicht zu sein. Ein sol-
cher Sattigungseffekt tritt bei Polyethylen-Gleitpaarungen (MoP, CoP) bereits nach ca.
5-10 Sekunden Pausendauer ein [155, 241]. Diese Ergebnisse unterstiitzen die allgemein
geltende Annahme, dass Polyethylen-Gleitpaarungen als »fehlerverzeihend« gelten. Ergeb-
nisse aus Simulatorstudien stiitzen dies dariiberhinaus durch geringere prozentuale Ver-

schleifzunahmen gegeniiber Hart-Hart-Gleitpaarungen [243] bzw. selbst durch eine para-
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doxe Reduktion des Polyethylen-Verschleiffvolumens bei Beriicksichtigung von Ruhepausen
(60 Sekunden) im Vergleich zur kontinuierlichen Simulation [242]. Im Gegensatz dazu steigt
der Verschleils von MoM- und CoC-Gleitpaarungen unter diesen Bedingungen stark an
[240, 243, 244]|. Zusammenfassend bleibt festzuhalten, dass sich in allen Féllen eine Erho-
hung des Anlaufmoments nach 5 und 10 Sekunden zeigt, was in der tédglichen Nutzung fast
Dreiviertel aller Ruhepausen entspricht (|223], Abbildung 3.16). Es ist daher davon aus-
zugehen, dass innerhalb der Gleitpaarung dieses Szenario durchaus eine Relevanz fiir den
Alltag eines Hiift-Patienten einnimmt, wenngleich die erhéhte Reibung nur auf eine kurze
Dauer nach Ganginitiierung beschrankt ist [243, 246]. Die kombinierte Beriicksichtigung
der Pausendauer zusammen mit der Pfanneninklination verschérft diese » Worse case«-
Betrachtung nochmals. Auch hier zeigt sich bei Polyethylen-Gleitpaarungen sehr deutlich
eine Unempfindlichkeit gegen hoch-beanspruchende Szenarien, die eine kurzzeitige Ver-
dréngung des Schmierfilms zur Folge haben. So zeigt sich fiir 36 mm-CoP-Gleitpaarungen
bei keiner Pausendauer ein Einfluss der Pfanneninklination. Ahnlich wie bei der isolierten
Betrachtung der Pfannenausrichtung wéhrend einer kontinuierlichen Bewegung (Pausen-
dauer: 0 Sekunden), reagieren Hart-Hart-Gleitpaarungen dabei deutlich empfindlicher auf
langere Pausendauern und klinischen Inklinationswinkeln aufserhalb der als ideal angenom-

menen 45°.

5.2.6. Einfluss der Fertigungstoleranzen

Neben dem Pfannendffnungswinkel sowie der fertigungsbedingten Rundheit und Rauheiten
legt insbesondere das diametrale Spaltmafs die geometrischen Rahmenbedingungen des Ge-
lenks fest. Wahrend bei Polyethylen-Gleitpaarungen normseitig ein Mindestspaltmafs von
100-300 pm gefordert wird [247], existieren solche Vorgaben fiir Hart-Hart-Gleitpaarungen
nicht, wobei offensichtlich ein negatives Spaltmaf (Kopf grofer als Insert) in allen Fél-
len vermieden wird, da dies in einem ungiinstigen dquatorialen Kontakt und verminderter
Schmiereigenschaften resultieren wiirde [165]. Vor diesem Hintergrund zeigt sich bei sehr
kleinem Spaltmaf$ ein deutlicher Anstieg der Reibung bei nahezu allen untersuchten Kine-
matiken und Belastungsprofilen, was auch bei vorhergehenden Simulatorstudien beobachtet
wurde [205]. Weiterfithrende Erkenntnisse zum Einfluss des Spaltmafes beruhen wieder-

um vielfach auf Untersuchungen an MoM-Gleitpaarungen, deren Verschleif mit gréfserem

94



5.2. Priifparameter

Spaltmaf deutlich zunahm [248, 249]. Auf Basis dieser Ergebnisse und der allgemeinen
Schmierungstheorie wurde vielfach ein moglichst geringes Spaltmaft gefordert, das jedoch
nicht zu einem mechanischen Klemmen der Gleitpaarung fithren darf [250]. Die hoheren
reibungsbedingten Belastungen auf die angrenzenden Schnittstellen widersprechen dabei
dem theoretischen Modell, das eine verbesserte Hydrodynamik bei kleinerem Spaltmafs
vorhersagt. Hier scheint sich die Theorie von der Praxis zu unterscheiden, bzw. neben der
fluidmechanischen Betrachung die Relevanz anderer Faktoren zuzunehmen. Hu et al. be-
schreiben den Effekt der fehlenden Schmiermittelversorgung wiahrend der Schwungphase
bei einem geringen Spaltmaf von MoM-Gleitpaarungen [251]|, wonach der schmale Ge-
lenkspalt (15-46 pm, radial) das Nachflieken der Gelenkfliissigkeit und damit den Aufbau
eines tragenden Schmierfilms behindert. Dies resultiert letztlich in einer Erhéhung der
Reibung im Gelenk durch zunehmenden Festkorperkontakt. Zudem kénnen agglomerier-
te Verschleifspartikel im Gelenkspalt die Schmierfilmbildung stéren, wie von Tuke et al.
fiir MoM-Gleitpaarungen vorgeschlagen [252|. Bei Verwendung von Gleitpaarungen, die
einen besonders engen Schmierspalt haben, werden auch schnell Verformungseffekte der
Pfanne beim Einschlagen in das mit Ubermaf priparierte Knochenbett relevant. Wihrend
bei Polyethylengleitpaarungen durch das vorgeschriebene Mindestspaltmafs einem verfor-
mungsbedingten Klemmen entgegengewirkt wurde, konnen Pfanmnenverformungen in der
Grofsenordnung um 50-60 um bei Hart-Hart-Gleitpaarungen durchaus zu einer Redukti-
on des Gelenkspalts bis hin zum Festkorperkontakt fiilhren, besonders bei diinnwandigen
Pfannenkomponenten [253-256].

Auf Basis dieser Erkenntnisse ldsst sich ein sehr genaues Bild der Funktion eines Hiift-
gelenks zeichnen. Teilweise decken sich die Ergebnisse sehr gut mit den Erkenntnissen aus
der anerkannten Schmierungstheorie [23]. In anderen Féllen scheint es, als miissten neue
Modelle erstellt werden, die ggf. den Einfluss der Zusammensetzung des Schmiermediums,
im Besonderen die Wirkung der Proteine und sonstiger Bestandteile der Synovia, z.B.
Phospholipide, Hyaluronsidure oder Glycoproteine, mit einschliefien [257, 258]. Abhéngig
von der eingesetzten Materialkombination konnten demnach unterschiedliche Ansétze not-
wendig sein, um die Gleitlagerfunktion prézise beschreiben zu kénnen.

Interessanterweise zeigen sich insbesondere bei den metallischen Gleitpaarungen, die im

Zuge der vorliegenden Reibungsbetrachtung untersucht wurden, die héchsten Standardab-
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weichungen (z.B. Abbildung 4.11). Dieser Effekt wird auch zuvor in Verschleifstestungen
geméf ISO 14242-1 bestdtigt [259] und konnte aufgrund der groferen Varianzen in der

Fertigung im Vergleich zu rein keramischen Gleitpaarungen resultieren.

5.3. Limitationen

Der Versuchsaufbau zur Reibungsmessung in der Hiifte, der dieser Arbeit zugrunde liegt,
hat sich als valide und robust erwiesen und eréffnet neue Moglichkeiten bei der praklini-
schen Bewertung von Gleitpaarungen fiir die Hiiftendoprothetik. Es wurden im Zuge der
Anpassung des Hiiftsimulators und der Auswertung Annahmen getroffen, die allerdings

auch Limitationen unterliegen:

e Daten der In-vivo-Kinematiken und -Lasten stammen aus zwei unterschiedlichen Pro-

bandenkohorten:

1. Die Lasten wurden aus den online verfiigharen Messdaten von Hiift-Patienten
mit instrumentierter Endoprothese ( Orthoload-Datenbank [195], Durchschnitts-

alter: 64-65 Jahre, Tabelle A.4) bezogen.

2. Kinematiken stammen aus der Normdatenbank (gesunde Probanden, Durch-
schnittsalter: 29,7-31,7 Jahre, Tabelle A.3) der Heidelberger Ganganalyse. Be-

wegungskurven sind vergleichbar mit der Literatur [219].

e Die im Zuge dieser Arbeit gewahlten Aktivitdten erhebt keinen Anspruch auf Voll-
standigkeit. Weitere relevante Belastungsszenarien sind in weiterfiilhrenden Studien

zu entwickeln.

e Verwendung von aufbereitetem Kélberserum (geméf Verschleiftestung nach ISO
14242-1) als Ersatzmedium fiir die Synovia. Hauptaugenmerk liegt hierbei in der
Einstellung des Proteingehaltes nahe an der Physiologie. Neben der exakten Zusam-
mensetzung weicht das Ersatzmedium auch beziiglich der Fliissigkeitsmenge von der

In-vivo-Situation ab.

e Reduktion der Axiallast bei den Validierungsmessungen mit dem hydrostatischen

Lager.
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Die Einzelrotationen (Extension/Flexion, Abduktion/Adduktion, Innen-/Aufenrota-
tion) werden beim verwendeten Hiiftsimulatorkonzept iiber die Pfannenkomponente
eingeleitet. Die Richtung der Lasteinleitung ist iiber die Simulation konstant vertikal,

abweichend von der dreidimensionalen » Wanderung« des In-vivo-Hiiftkraftvektors.

Keine Beriicksichtigung der Anteversion bei der operativen Ausrichtung der Pfan-

nenkomponente.

Begrenzung der Fallzahl auf n = 4 Gleitpaarungen je untersuchte Material- oder

Geometrieparameter aufgrund der aufwéndigen experimentellen Testung.

Kurzzeittests bilden ggf. nicht das Verhalten iiber einen langen Zeitraum ab, entspre-

chend einer In-vivo-Standzeit von mehreren Jahren.

Toleranz der Mikrometerschrauben des XY-Tischs zur Ausrichtung des Kopfzentrums

relativ zum Ursprung des Kraft-Momenten-Sensors.

Verformung des Priifaufbaus bzw. der abgewinkelten Kopfaufnahme als lineare Ab-
héngigkeit der dynamischen Axiallast beriicksichtigt (besonders relevant fiir den M,-

Kanal).
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6. Schlussfolgerung

Abschliefsend wird die Umsetzung des Messaufbaus zusammengefasst und die erzielten
Ergebnisse aus den Messungen an etablierten Gleitpaarungen hinsichtlich der klinischen
Relevanz bewertet. Zuletzt wird ein Ausblick auf die Anwendung des Priifaufbaus im Rah-

men der praklinischen Testung gegeben.

6.1. Bewertung des Messaufbaus

Die Anforderungen an die Reibungsmessung sind in der Praxis sehr hoch. Das zeigen die
theoretischen Uberlegungen und Studien bei einachsiger Rotation (angetriebene Pendel).
Insbesondere die in der Praxis nicht umsetzbare, exakte Ausrichtung aller drei rotativen
Antriebe im Drehzentrum der Gleitpaarung fordert im Sinne der mechanischen Bestimmt-
heit die ebene Freigabe der Antriebe. Uber eine geeignete Messsensorik und die Nutzung
eines Luftlagers, das bei geringster lateraler Auslenkung keine relevanten Storgrofen indu-
ziert und gleichzeitig alle Momente aufnehmen kann, wurde die Reibungsmessung im drei-
dimensionalen Hiiftsimulator erst ermdglicht. Erstmals wurden auch Validierungs- und Ve-
rifizierungsuntersuchungen als Nachweis fiir die geforderte Funktion durchgefiihrt. Anhand
der Validierung am »idealen« hydrostatischen Lager konnte so bei bewusster Trennung der
Gleitpartner wiahrend der Simualation die nahezu vollstdndige Vermeidung systemischer
Storgrofen nachgewiesen werden. Zusammen mit der Genauigkeit der Sechs-Komponenten-
Kraft-/Momentensensorik ist so eine quantitative Aussage zur Genauigkeit des Messauf-
baus mit einer Unsicherheit von <0,5Nm wéhrend der dynamischen Reibungsmessung
moglich. Dieser Nachweis wurde in dieser Form erstmals durchgefiihrt.

Zudem wurde der Aufbau mit dem mechanisch bekannten Systems eines physikalischen

Pendels bzw. mit bereits verdffentlichten Ergebnissen aus angetriebenen Pendeln vergli-

99



6. Schlussfolgerung

chen, um die Messwerte nochmals gegen bekannte Referenzen zu verifizieren. Dazu wurde
im Zuge der vorliegenden Arbeit ein freies Pendel aufgebaut, das Hiift-Gleitpaarungen un-
ter hohe konstanten Lasten untersuchen kann. Zur Vereinfachung des Aufbaus und aus
Griinden der Vermeidung weiterer unbekannter Einfliisse wurde die identische Probenkam-
mer eingesetzt wie auch bei den Versuchen im Hiiftsimulator. Der Vergleich der Ergebnisse
sowohl mit der Theorie und identischen Pendelmessungen im Simulator zeigte eine sehr gu-
te Ubereinstimmung, ebenso der Benchmark zu veréffentlichten Studien an angetriebenen

Pendeln.

6.2. Fazit fiir die Klinik

Bewertet man die Absolutwerte der in dieser Studie gemessenen Reibmomente ist es not-
wendig, auf die Relevanz fiir den klinischen Alltag einzugehen. Als Referenz werden Anga-
ben zur Verbindungsfestigkeit angrenzender Schnittstellen (Verankerung und intramodul-
lare Konusverbindungen) aus der Literatur herangezogen. Horbare Gerausche (Quietschen,
Klacken etc.) wie sie selten im Alltag eines Patienten beschrieben werden und durchaus
eine psychosomatische Wirkung entwickeln kénnen [260], traten im Zuge der Messungen

zur vorliegenden Studie nicht auf.

6.2.1. Auswirkungen auf die Verankerung im Knochen

Einen groffen Einfluss auf die Verankerungstabilitat hat die Technik, mit der das Implantat
im Knochen fixiert wird. Neben der zementfreien Verankerung, bei der sich der Knochen
iiber die Zeit entsprechend der duferen Lasteinleitung um das metallische Implantat neu
strukturiert, besteht die Moglichkeit, eine oder beide verankernde Implantatkomponen-
ten (femoral/azetabuldr) zu zementieren. Technisch wird hierfir wihrend der Operation
Polymethylmethacrylat (PMMA) aus einem Momomerpulver und einer Startersubstanz
angemischt und im viskdsen Zustand als Schnittstelle zwischen Knochen und Implantat
eingebracht. Nach dem Setzen des Implantats héartet das PMMA aus und sorgt fiir einen
stabilen Sitz, der eine direkte post-operative Belastung ermdglicht. Welche Verankerungsart
(zementfrei/zementiert) bei Primérimplantation verwendet wird, unterscheidet sich regio-

nal teilweise deutlich. Wahrend in skandinavischen Landern Hiftprothesen zumeist zemen-
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tiert eingebracht werden, ist die Verteilung in Grofbritannien eher ausgeglichen [25, 33].
In Deutschland und z.B. auch Australien hingegen wird bevorzugt zementfrei gearbeitet
[32, 120], vor dem Hintergrund einer hoheren Flexibilitdat im Falle eines Revisionseingriffs,
da das einliegende Implantat in der Regel unter Einbringung eines geringeren knéchernen
Substanzverlustes entfernt wird. Zementierte Prothesen werden hierzulande meistens bei
alteren Patienten (> 70 Jahre) verwendet, deren Knochenqualitdat und Wahrscheinlichkeit
fiir eine Wechseloperation gering ist. Hinsichtlich der Verankerungsfestigkeit zementier-
ter Endoprothesen ist die Literaturlage diinn, da bei biomechanischen Studien der Fokus
eher auf der Verwendung zementfreien Systeme liegt. Gut implantierte zementierte Pro-
thesen gelten als sehr stabil und werden daher intraoperativ auch als Riickzugsmoglich-
keit in Folge einer Komplikation (z.B. bei mangelhafter Presspassung) eingesetzt [261].
Aus diesem Grund wurde fiir die Bewertung der Verankerungsfestigkeit der Fokus auf
die biomechanischen Studien an zementfreien Hiiftendoprothesen, besonders der haufiger
von einer Lockerung betroffene azetabuldre Komponente, gelegt. Hinsichtlich der Festig-
keit eingewachsener, zementfreier Hiiftschéifte und -pfannen gibt es erwartungsgemaéis keine
feststehenden Grenzwerte, an denen man sich orientieren kénnte. Dies liegt primér an einer
groften Variabilitdt der Qualitét der Osseointegration, die die Verbindungsfestigkeit zwi-
schen Knochen und Implantat beschreibt. Sie ist u.a. abhéngig von der Knochenqualitét,
dem Implantatmaterial, der -oberflichenbeschaffenheit sowie dem -design [262]. Zum an-
deren sind reibungsbedingte Effekte fiir einen osseointegrierten Hiiftschaft bzw. eine Hiift-
pfanne in der Regel nicht isoliert, sondern iiberlagert mit den wirkenden Kontaktkréften
zu beurteilen. Daraus ergibt sich eine in der Klinik komplexe, dynamische, dreidimen-
sionale Belastungssituation, die in der Regel bei der experimentellen Begutachtung auf
einfachere, standardisierte Szenarien reduziert wird. Hierfiir werden axiale Torsionstests
[263-267], eine axiale Kantenbelastung [268, 269| sowie Aushebelversuche [270-275] un-
ternommen, um die Stabilitdt der Knochen-Implantat-Schnittstelle zu quantifizieren [276].
Hinzu kommt, dass im Zuge von In-vitro-Studien in der Regel der biomechanische Effekt
einer vollstdndigen Osseointegration (Sekundérstabilitdt) nicht nachgestellt werden kann
und diese Ergebnisse meist lediglich Riickschliisse auf die postoperative Situation (Primér-
stabilitdt) erlauben. Fiir die zementfreie Verankerung wird dabei sowohl schaft- als auch

pfannenseitig eine Presspassung mit ca. 1-2mm Ubermaf angestrebt, die dann im Fol-
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genden durch Knochenumbauprozessen auf die dufleren Lastverhéltnisse angepasst wird.
In der Literatur zeigen sich grundsétzlich solche Studien, die von sehr hohen Lockerungs-
momenten im Bereich von >30Nm (Torsionsmoment) berichten [264, 267, 270, 277] und
solchen, bei denen es bereits bei einem geringen duferen Moment von <10Nm [271, 272,
274, 275|, vereinzelt auch darunter (2,5-4 Nm) [263, 266, 273|, zum mechanischen Losen der
Verbindung zwischen Implantat und Knochen kam. Grund fiir eine frithe mechanische Lo-
ckerung kann u.a. eine ungeniigende Aufbereitung des Knochenbetts, z.B. durch zu grofses
intraoperatives Auffrésen, sein, wohingegen eine statistische Analyse bei einem Untermafs
von 2mm zeigte, dass bereits ein geringes Moment von 3,3Nm in 4,6% der Félle zu ei-
ner direkt postoperativen Lockerung gefithrt héatte [39]. Auf Basis der Erkenntnisse aus
der vorliegenden Studie ist demnach bei einem guten Sitz des Implantats im Knochenbett
(Lockerungsmoment >30 Nm, s.0.) die mechanische Belastung durch die Gelenkreibung
wéahrend kontinuierlicher Alltagsaktivitdten etwa um einen Faktor 10 geringer. Relevant
sind dabei in der Regel weniger einmalige, anspurchsvolle Belastungen, z.B. ein Sprung
aus grofser Hohe, sondern vielmehr die wiederkehrende Dauerbelastung, die bei niedriger
Verankerungsfestigkeit und hohen Reibmomenten, z.B. nach ldngeren Ruhepausen, eine
mechanisch induzierte Lockerung im Sinne einer Ermiidung provozieren kénnen [239]. Die
hohen Raten an aseptischen Lockerungen, die aktuell in den Registern berichtet werden
[24, 25, 32, 33|, sprechen dafiir, dass zusammen mit der partikelinduzierten Osteolyse auch
Belastungen durch die Kontaktkrifte und Reibmomente auf die Hiifte hierfiir ursichlich

sein kénnten [39].

6.2.2. Belastungen auf intramodulare Schnittstellen

In den letzten Jahren gab es in der wissenschaftlichen Fachliteratur einen starker Anstieg
an Studien zu Implantatversagern, bei denen die intramodullaren Schnittstellen zwischen
Implantatkomponenten als mit ursichlich aufgefiihrt sind [282]. In der englischsprachigen,
medizinischen Fachliteratur wird dieses Phdnomen héufig als » Trunnionosis« (engl. trun-
nion: méannlicher Konus) beschrieben, das sich klinisch durch die Freisetzung von Korrosi-
onsprodukten in die gelenknahe Umgebung duflert. Diese metallischen Partikel und Ionen
kénnen zu Gewebsreaktionen, Muskelatrophie, Pseudotumoren, Osteolysen oder in beson-

ders exzessiven Fillen auch zu einer systemischen Toxizitét fiihren [283]. Zu den modularen
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Huftkopf
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Abbildung 6.1.: Modullare Schnittstellen in der Hiiftendoprothese. A: Adapter zur in-
traoperativen Ausrichtung; B: Standard-Kopf-Schaft-Schnittstelle (nach
[278]).

Schnittstellen zahlt die Konusverbindung zwischen Hiiftschaft und -kopf, aber auch solche,
die aufgrund zusétzlicher modularer Bauteile zur intraoperativen Ausrichtung eingesetzt
werden (Abbildung 6.1). Letztere sind insbesondere bei Implantatsystemen fiir die Revisi-
onsendoprothetik, also fiir einen Wechseleingriff, zu finden, bei der die Versorgung aufgrund
einer Vielzahl moglicher Knochendefektsituationen durch Austausch einzelner modularer
Komponenten individuell angepasst werden kann. In der Regel handelt es sich bei einer
modularen Schnittstelle um eine konische Verbindung, deren Dimensionen allerdings kei-
ner einheitlichen Norm unterliegt und deren Geometrie und Oberflaichenbeschaffenheit sich
demnach von Hersteller zu Hersteller unterscheiden [284, 285]. Es féllt zudem auf, dass die
Dimensionen der Konusschnittstelle unabhingig von Anderungen und Anpassungen des
Kopfmaterials und der Groke des Kopfdurchmessers beibehalten wurde. Dariiberhinaus
ist in einer systemischen Betrachtung auch der Ort des Kontakts innerhalb der gefiigten
Konusverbindung (proximal/distal) nicht einheitlich (Abbildung 6.1). Dieser geometrische
Unterschied zwischen ménnlichem und weiblichem Konusanteil wird allgemein als Konus-
spaltmafl bezeichnet [285, 286]. Besonders die Schadensbegutachtung an Explantat weist
deutlich darauf hin, dass es innerhalb der Schnittstelle zu einer mechanisch induzierten
Reibkorrosion - also korrosiven Prozessen unter Relativbewegung - kommt [287]. Die me-
chanische Belastung erfolgt hierbei neben dem Biegemoment auf den Halsbereich durch
hohe Hiiftkontaktkréfte, die u.a. auch ein » Kippen« des Kopfes auf dem Schaftkonus be-

wirken kénnen [288], auch durch reibungsinduzierte Momente [132]. In experimentellen
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Abbildung 6.2.: Abdrehmoment in Abhéngigkeit der Fiigekraft (Geschwindigkeit:
100 kN /ms) zwischen einem 12/14-» Standard «-Konus aus Titan und einem
28 mm-CoCrMo-Kopf (nach [279]). Markiert sind die Bereiche relevanter
intraoperativer Kréfte (rot) und deren Mittelwerte (griin) [280, 281].

In-vitro-Untersuchungen greift man durch Messung des Korrosionspotential iiber mehrere
Belastungszyklen auf den mechanisch induzierten elektrochemischen Effekt der Reibkorro-
sion zuriick, um indirekt die Konusverbindung bewerten zu kénnen [283]. Eine einfachere,
direkte Methode nutzt die Hohe der Abziehkraft (ISO 7206-10) oder des Abdrehmoments
(ISO 7206-13), die notwendig sind, um den Hiiftkopf vom -schaft zu losen [289]. Aus der
Untersuchung von Witt et al. an MoM-Explantaten zeigt sich eine Korrelation zwischen
metallischem Verschleift aus der Gelenkbewegung und dem Ausmafs der Konuskorrosion,
was auch einen deutlichen Hinweis auf den méoglichen Einfluss der Reibung gibt [290]. Die
Ergebnisse weisen jedoch auch darauf hin, dass dariiberhinaus noch weitere Einflussgréfen
existieren, die bei der intramodullaren Korrosion eine Rolle spielen, z.B. die Qualitat der
intraoperativen Fiigung der Komponenten durch die Starke des Fiigeimpulses durch den
Operateur. Erwartungsgeméf ist das notwendige Abdrehmoment abhéngig von der Mate-
rialpaarung »Schaft-Kopf« und der intraoperativen Aufschlagkraft. Kretzer et al. wiesen
dabei eine lineare Abhéngigkeit iiber eine Einschlagkraft nach (Abbildung 6.2) [279]. Die

Abdrehmomente lagen bei operativ relevanten Einschlagkréften (0,3-7,8 kN) [280, 281] im
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Bereich von <2-30 Nm (im Mittel ca. 10-17 Nm, 12/14-»Standard «-Titankonus). Abhéngig
von den Schaft- und Kopfmaterialien berichten Rehmer et al. nach finfmaligem (leichten)
Aufschlagen mit einer Hammerkraft von 2kN ein notwendiges Abdrehmoment zwischen
5Nm (CoCrMo-CoCrMo) und 10 Nm (Titan-Keramik), das sich bei einer doppelten Auf-
schlagkraft von 4 kN auch in etwa verdoppelte [289]. Dariiberhinaus ist es naheliegend, dass
die Hohe des Abdrehmoments zudem durch die technischen Abmafse der beiden konischen
Verbindungsanteile beeinflusst wird. Mueller et al. stellte in einer experimentellen »Mix-
and-Match«-Studie die klinisch unerwiinschte Situation der Kombination von Hiiftkopf
und -schaft verschiedener Hersteller bei einer konstanten Aufschlagkraft von 3 kN nach. Im
ungiinstigsten Fall reichte dabei ein Moment von <10 Nm aus, um die Konusverbindung
zu 16sen [225]. In der vorliegenden Reibungsuntersuchung entsprechen die Momente, die
zum Losen der Verbindung aufgebracht werden, den gemessenen Konusmomenten, sodass
hier eine sehr gute Vergleichbarkeit gegeben ist. Wahrend dem kontinuierlichen » Normalen
Gehen« wurden Konusmomente im Bereich von ca. 2-3 Nm gemessen, was sich auch mit
der Literatur deckt [291]. Maximale Konusmomente beim kontinuierlichen » Treppenstei-
gen« lagen bei bis zu 4,5 Nm. Bei der detaillierten Betrachtung eines Gangzyklus beim
» Normalen Gehen« ist ein Vorzeichenwechsel und dadurch eine Wechselbelastung in der
Konusverbindung zwischen Hiiftschaft und -kopf nachweisbar. Dadurch kommt es in der Fii-
geschnittstelle liber die Zeit zu einer Wechselbelastung und moglichen Ermiidungseffekten,
d.h. letztlich zur Gefahr einer weiteren Senkung des notwendigen Abdrehmoments unter
Dauerbelastung. Elektrochemische Untersuchungen der Reibkorrosion zwischen Schaft und
Kopf haben zudem gezeigt, dass bereits geringe Konusmomente zu einer mechanischen Zer-
storung der Passivschicht auf Titan-Schéften in der Konusschnittstelle fiihren kann. Uber
einen ldngeren Zeitraum kann so durch die iterative Bildung und Zerstorung der Oxid-
schicht ein fortlaufendes »Fressen« in Form einer Spaltkorrosion begiinstigt werden. Dies
resultiert in einer mechanischen Schwéchung des Konusbereichs und in moglichen adver-
sen biologischen Reaktionen auf metallische Verschleifs- und Korrosionsprodukte [131, 292
294]. Das maximal gemessene, reine Konusmoment nach 60 Sekunden Ruhepause bei einer
48 mm-CoC-Gleitpaarung mit kleinem Spaltmaf lag bei 9,2 Nm. Unter Bertiicksichtigung
der aufgefithrten ungiinstigen Rahmenbedingungen (Belastungsszenario und ungentigende

Komponentenfiigung) konnte ein Reibmoment in dieser Hohe auch zum spontanen Losen
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der Verbindung oder iiber die Zeit zu einem Ermiidungseffekt fithren. Dariiber hinaus wur-
de gezeigt, dass auch eine Verunreinigung auf der Konusoberfliche vor dem Fiigen das

notwendige Abdrehmoment nochmals deutlich herabsetzen kann [295].

6.3. Ausblick

Nach wie vor spielt die Tribologie in der funktionellen Bewertung kiinstlicher Gelenke
(hier: der Hiifte) eine entscheidende Rolle. Die Fokussierung auf den Verschleift der be-
teiligten Gleitpartner resultiert dabei aus den frithen Beobachtungen entziindlicher Pro-
zesse auf UHMWPE-Verschleifspartikel mit letztlich dramatischen, ultimativen Folgen fiir
den Patienten. Ende des letzten Jahrhunderts dominierten Berichte iiber Implantatlocke-
rungen aufgrund von Osteolysen die orthopédische Wissenschaft. Parallel hierzu wurde
verstiarkt an biomechanischen Testverfahren unter Verwendung von Gelenksimulatoren ge-
arbeitet, die letztlich in den internationalen Normen ISO 14242/14243 fiir die Testung von
Hiift- und Knieprothesen miindeten. Sie stellt auch heute noch den etablierten Standard
fiir die biotribologische Bewertung dar. Dadurch ist die Beriicksichtigung der Reibung in
der préaklinischen Testung in den letzten Jahrzehnten stark in den Hintergrund getreten.
Durch den vorliegenden Priifaufbau zur hochprézisen dreidimensionalen Messung der Rei-
bung im Hiiftgelenk wird diese Liicke geschlossen. Losungen fiir aktuelle Phdnomene, die
in der Klinik beobachtet werden, z.B. mechanische Implantatlockerungen oder der Ver-
schleift von modularen Schnittstellen, lassen sich dadurch fiir eine Vielzahl an Aktivitdten
wissenschaftlich hochprézise erarbeiten. Dies ermdglicht die Identifizierung kritischer Be-
lastungsszenarien, um aktuelle Versagensmuster zu beschreiben, was nicht zuletzt dem
Patienten wieder zugute kommt. Vor diesem Hintergrund steht die Reibungsmessung in
der Diskussion als normseitig gefordertes Verfahren zur Erweiterung der standardisierten
Testung. Die vorliegende Arbeit bietet einen Beitrag zur Etablierung der Reibungsmes-
sung in vorhandenen Simulatorkonzepten im Sinne einer solchen technischen Erweiterung
der préklinischen Testung. Sie weist im Besonderen auf die messtechnischen Schwierigkei-
ten (Sensorik, Vermeidung von Storgrofsen) sowie die Validierung und Verifizierung hin.
Zudem werden Messergebnisse an unterschiedlichen, klinisch verwendeten Gleitpaarungen

unter Beriicksichtigung operativer und patientenspezifischer Faktoren prasentiert und dis-
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kutiert. Aufgrund der hohen Taktrate der Messsensorik, lasst sich der Reibungsverlauf iiber
mehrere Bewegungszyklen bei unterschiedlichen Aktivitdten abbilden und somit ein sehr
genaues Bild der Funktion eines kiinstlichen Hiiftgelenks zeichnen. Hierbei zeigt sich auch
das hohe Potential der In-vitro-Reibungsmessung. Fiir einen flichendeckenden Einsatz in
der Praxis ist im Folgenden die Ubertragbarkeit der Methodik auf kommerziell erhiltliche
Simulatorkonzepte zu priifen und standardisierte Priifparameter festzulegen. Eine Erwei-
terung der zulassungsrelevanten Testung steht dabei insbesondere auch seit dem im Mai
2017 in Kraft getretenen neuen européischen Rechtsrahmen zur Verordnung von Medizin-
produkten (Medical Device Regulations, MDR) im Fokus regulatorischer Behtrden. Hierfiir
stellt die vorliegende Arbeit eine wissenschaftlich fundierte Basis dar. Zudem kénnen an-
hand der theoretischen Herleitung des Reibmoments im einfachen physikalischen Pendel
schnelle Untersuchungen von Prototypen durchgefiihrt werden, was es zu einem wertvol-
len Screeningtool innerhalb der Entwicklung neuer Gleitpaarungen macht. Auf Basis der
vorliegenden Arbeit werden beide Verfahren exklusiv im Labor fiir Biomechanik und Im-
plantatforschung des Universitatsklinikums Heidelberg angeboten.

Die Komplexitdt des Messaufbaus und der damit verbundene Aufwand bei der Einrich-
tung einer neuen Gleitpaarung hat gezeigt, dass dreidimensionale Reibungsmessungen im
Hiiftsimulator vergleichsweise aufwéndig sind. Die Ergebnisse allerdings geben einen ge-
nauen Kinblick in die Funktion eines kiinstlichen Hiiftgelenks, wie es zuvor nicht méglich
war. Dadurch lassen sich auch Schmierungstheorien, die seit langer Zeit die Biotribologie
in der Hiifte beschreiben, iiberpriifen und durch Phénomene erweitern, die in der Theorie

so nicht abbildbar sind, z.B. der Einfluss von Proteinen im Schmiermedium.
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A. Anhang

A.1l. Technische Spezifikationen des hydraulischen

Grundaufbaus

Tabelle A.1.: Technische Daten des Grundaufbaus (1t. Herstellerangaben).

Modell MTS 858 Mini Bionix® II (858.14)
Hydraulikaggregat

Nenn-Systemdruck 21 MPa

Nenn-Forderstrom 26,51/min

Axiale Komponenten

Linearzylinder, Nennkraft 25 kN

Torsionale Komponenten
Drehzylinder, Nennmoment 200 Nm

max. Drehwinkel 270°

Kraft-Drehmomentaufnehmer
Nennkraft 25 kN

Nenndrehmoment 250 Nm

Hiiftverschleifs-Modul

Extension/Flexion 120°
Adduktion/Abduktion 60°
Innen-/Aufenrotation > 20°
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A. Anhang

A.2. Datenblatt Elementar-Luftlager EZ-0053-170

Die zentrale Komponente des aerostatischen Querkraftausgleichs stellt das Elementar-

Luftlager dar, das eine Standard-Komponente der Firma Eitzenberger ist. Der Querkraft-

ausgleich wurde basierend auf den technischen Daten des Elementarluftlagers konzeptionell

angepasst (Abbildung A.1).
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A.3. MATLAB-Code (Post-Pocessing)

A.3. MATLAB-Code (Post-Pocessing)

Im Folgenden ist das MATLAB-File zur Hauptauswertung der Rohdaten (nach Bandpassfil-

terung) aufgefithrt. Es veranschaulicht nochmals im Detail die in Kapitel 3.1.4 beschriebene

Versuchsauswertung.

A.3.1. berechne.m

%% Berechnungsfunktion 'berechne.m'

oe

Uebergabe Parameter aus 'run.m'

o

test: bestimmt Versuch (Bsp. 'Normales Gehen')

o

probenname: Probenbezeichnung

o\

folder: Probenordner Rohdaten

o\

folder_out: Speicherort nach Berechnung

o\

sensFx, sensFy, sensFz, sensMx, sensMy, sensMz: Umrechnungsfaktoren von

o

Volt in SI-Einheiten

oe

ausgabe, XLSsheet: unbenutzt

function

berechne (test, probenname, folder, ausgabe, folder_out, sensFx, sensFy, sensFz,

sensMx, sensMy, sensMz, SS_10s,A_m, kopfd_m, p, XLSsheet)

if strcmp (test, 'NormGehen')

disp ([probenname ': ..Normales Gehen']); % Anzeige im 'Command Window'
file = '"#01.NormGehen-fft.mat"';

data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate (1024 Hz/4

% = 256 Hz)

bez = '"';

activity = 'norm_gehen';

elseif strcmp(test, 'NormGeh.0,5Hz")

o

disp ([probenname ': ..Normales Gehen (0,5Hz)"']); % Anzeige im

o

% 'Command Window'

file = '"#02.NormGeh_0,5Hz-fft .mat"';
data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate (1024 Hz/4
% = 256 Hz)
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bez = '';
activity = 'gang_freq 05Hz';
elseif strcmp(test, 'NormGeh.0, 75Hz")

disp ([probenname ': ..Normales Gehen

)

% 'Command Window'

file = "#03.NormGeh_0, 75Hz-fft .mat"';

data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate
% = 256 Hz)

bez = '';

activity = 'gang_freq 075Hz';

elseif strcmp(test, 'NormGeh.1l,0Hz")

disp([probenname ': ..Normales Gehen (1,0Hz)']);

)

% 'Command Window'

file = "#04.NormGeh_1,0Hz-fft.mat"';

data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate
% = 256 Hz)

bez = '';

activity = 'gang_freqg 1Hz';

elseif strcmp (test, 'NormGeh.1l,25Hz")

disp ([probenname ': ..Normales Gehen

)

% 'Command Window'

file = "#05.NormGeh_1,25Hz-fft.mat"';

data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate
% = 256 Hz)

bez = '';

activity = 'gang_ freq 125Hz';

elseif strcmp (test, 'NormGeh.1l,5Hz")

disp ([probenname ': ..Normales Gehen (1,5Hz)']);

)

% 'Command Window'

file = "#06.NormGeh_1,5Hz-fft .mat"';

data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate
% = 256 Hz)

bez = '';

activity = 'gang_freqg_ 15Hz';

elseif strcmp(test, 'NormGeh.2,0Hz")

disp([probenname ': ..Normales Gehen (2,0Hz)']);

)

% 'Command Window'

file = "#07.NormGeh_2,0Hz-fft.mat"';
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data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate (1024 Hz/4
$ = 256 Hz)

bez = '';

activity = 'gang_freq 2Hz';

elseif strcmp (test, 'NormGeh.100kg")

disp ([probenname ': ..Normales Gehen (Patientengewicht 100kg) ']);

o)

% Anzeige im 'Command Window'

file = '#08.NormGeh_100kg-fft.mat';

data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate (1024 Hz/4
% = 256 Hz)

bez = '"';

activity = 'pat_gew_100kg"';

elseif strcmp (test, 'NormGeh.120kg")

disp ([probenname ': ..Normales Gehen (Patientengewicht 120kg)']);

o)

% Anzeige im 'Command Window'

file = '"#09.NormGeh_120kg-fft.mat"';

data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate (1024 Hz/4
% = 256 Hz)

bez = '';

activity = 'pat_gew_120kg';

elseif strcmp (test, 'NormGeh.140kg")

disp ([probenname ': ..Normales Gehen (Patientengewicht 140kg)']);

)

% Anzeige im 'Command Window'

file = '"#10.NormGeh_140kg-fft.mat"';

data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate (1024 Hz/4
% = 256 Hz)

bez = '';

activity = 'pat_gew_140kg';

elseif strcmp (test, 'NormGeh.S-50N")

disp ([probenname ': ..Normales Gehen (Schwungphasen-Last 50N)']);

)

% Anzeige im 'Command Window'

file = '"#11.NormGeh_S—-50N-fft.mat"';

data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate (1024 Hz/4
$ = 256 Hz)

bez = '';

activity = 'schwung_ 50N';

elseif strcmp (test, 'NormGeh.S-150N")

disp ([probenname ': ..Normales Gehen (Schwungphasen-Last 150N)']);
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% Anzeige im 'Command Window'

file = "#12.NormGeh_S-150N-fft.mat';

data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate (1024 Hz/4
% = 256 Hz)

bez = '";

activity = 'schwung_ 150N';

elseif strcmp(test, 'NormGeh.S-250N")

disp ([probenname ': ..Normales Gehen (Schwungphasen-Last 250N)']);
% Anzeige im 'Command Window'
file = "#13.NormGeh_S-250N-fft.mat';
data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate (1024 Hz/4
% = 256 Hz)
bez = '";
activity = 'schwung_ 250N';
elseif strcmp(test, 'NormGeh.S-400N")
disp ([probenname ': ..Normales Gehen (Schwungphasen-Last 400N) ']);
% Anzeige im 'Command Window'
file = '"#14.NormGeh_S-400N-fft.mat"';
data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate (1024 Hz/4
% = 256 Hz)
bez = '";
activity = 'schwung_ 400N';
elseif strcmp(test, 'TreppeAuf')
disp ([probenname ': ..Treppe Aufsteigen']); % Anzeige im 'Command Window'
file = "#15.TreppeAuf-fft.mat';
data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate (1024 Hz/4
% = 256 Hz)
bez = '";
activity = 'treppe_auf';
elseif strcmp (test, 'TreppelAb')
disp ([probenname ': ..Treppe Absteigen']); % Anzeige im 'Command Window'
file = '"#16.TreppeRrb-fft.mat';
data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate (1024 Hz/4
% = 256 Hz)
bez = '';
activity = 'treppe_ab';
elseif strcmp(test, 'ISO")
disp ([probenname ': ..ISO Standardtestung']); % Anzeige im 'Command
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)

% Window'

file = "#17.ISO-fft.mat"';

data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate (1024 Hz/4
% = 256 Hz)

bez = '"';

activity = 'iso';

elseif strcmp(test, 'Pendel.Bishop')

disp ([probenname ': ..Pendel Bishop']); % Anzeige im 'Command Window'
file = '#18.PendelBishop-fft.mat"';

data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate (1024 Hz/4

$ = 256 Hz)

bez = '"';

activity = 'pendel HH';

elseif strcmp(test, 'Pendel.HD')

disp ([probenname ': ..Pendel Heidelberg']); % Anzeige im 'Command Window'
file = '"#19.PendelHD-fft.mat';

data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate (1024 Hz/4

% = 256 Hz)

bez = '"';

activity = 'pendel HD';

elseif strcmp (test, 'Pendel.CH3")

disp ([probenname ': ..Pendel CH3']); % Anzeige im 'Command Window'
file = '"#19a.PendelCH3-fft.mat"';

data_rate = 4; % Faktor zur Korrektur der Datenrate (1024 Hz/4
% = 256 Hz)

bez = '';

activity = 'pendel CH3';

elseif strcmp(test, 'StartStop.5s')

disp ([probenname ': ..Start-Stop Bedingungen (5 sec Pause)']);

)

% Anzeige im 'Command Window'

file = '"#20.StartStop_5s—-fft.mat"';

data_rate = 1; % Faktor zur Korrektur der Datenrate (1024 Hz/2
% = 512 Hz)

bez = '';

activity = 'ss5';

elseif strcmp(test, 'StartStop.10s'")

disp ([probenname ': ..Start-Stop Bedingungen (10 sec Pause)']);

o

% Anzeige im 'Command Window'
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file = '"#21.StartStop_l1l0s-fft.mat';
data_rate = 1; % Faktor zur Korrektur der
% = 512 Hz)
bez = '";
activity = 'ssl0';

elseif (strcmp(test, 'StartStop.30s')) && (SS_10s
disp ([probenname ': ..Start-Stop Bedingungen
% Anzeige im 'Command Window'
file = '"#21.StartStop_30s-fft.mat';
data_rate = 1; % Faktor zur Korrektur der
% = 512 Hz)
bez = '"';
activity = 'ss30';

elseif (strcmp(test, 'StartStop.30s')) && (SS_10s
disp ([probenname ': ..Start-Stop Bedingungen
% Anzeige im 'Command Window'
file = '"#22.StartStop_30s-fft.mat';
data_rate = 1; % Faktor zur Korrektur der
% = 512 Hz)
bez = '";
activity = 'ss30';

elseif (strcmp(test, 'StartStop.60s')) && (SS_10s
disp ([probenname ': ..Start-Stop Bedingungen
% Anzeige im 'Command Window'
file = '"#22.StartStop_60s-fft.mat';
data_rate = 1; % Faktor zur Korrektur der
% = 512 Hz)
bez = '";
activity = 'ss60';

elseif (strcmp(test, 'StartStop.60s')) && (SS_10s
disp ([probenname ': ..Start-Stop Bedingungen
% Anzeige im 'Command Window'
file = '"#23.StartStop_60s-fft.mat';
data_rate = 1; % Faktor zur Korrektur der
% = 512 Hz)
bez = '"';
activity = 'ss60';

end
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%% Einlesen der Daten

load(fullfile(folder,file)) % gefilterte Signale

%% Umrechnung in SI-Einheiten

data.time = [signals(:,1l) signals(:,2)];
data.F = [signals(:,3)/sensFx signals(:,4)/sensFy signals(:,5)/sensFz];
data.M_KMD = [signals(:,6)/sensMx signals(:,7)/sensMy signals(:,8)/sensMz];
data.kinem = [signals(:,15) signals(:,16) signals(:,17) signals(:,18)

signals(:,19) signals(:,20)];

%% Reduktion der Datenmenge entsprechend der Variablen 'data_rate'
data.time = data.time(l:data_rate:size (data.time,1),:);

data.F = data.F(l:data_rate:size(data.F,1),:);

data.M_KMD = data.M_KMD (l:data_rate:size(data.M_KMD,1), :);

data.kinem = data.kinem(l:data_rate:size(data.kinem,1), :);

%% Herausrechnen der systemischen Stoergroessen aus den Rohdaten

data.F(:,1) = data.F(:,1)-(p(l)=*data.F(:,3)+tp(2));
data.F(:,2) = data.F(:,2)-(p(3)=*data.F(:,3)+tp(4));
data.M_KMD(:,1) = data.M_KMD(:,1)-(p(5)*data.F(:,3)+p(6));
data.M_KMD(:,2) = data.M_KMD(:,2)-(p(7)*data.F(:,3)+p(8));
data.M_KMD(:,3) = data.M_KMD(:,3)-(p(9)*data.F(:,3)+p(10));

%% VERSCHIEBEMOMENT

o\

Beruecksichtigung des Verschiebemoments, das entsteht bei der

% Verschiebung der Kraefte aus dem Ursprung der KMD in das Kopfzentrum
% (zeilenweise) umrechnen (Kreuzprodukt r x F)

% Zusaetzlich wird die Zeit zum Moment der Aufnahme auf t=0 gesetzt.
t0 = data.time(1,1); % Zeitpunkt t=0

z0 = data.time(1,2); % Segmentzahl bei t=0

z = size(data.time,1);

if strcmp(test, 'ISO")
for t=1:1:2z
data.verschMatrix (t,:) = cross(a_m,data.F(t,:));

data.time(t,1l) = data.time(t,1l) - t0; % Berechnung der relativen
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% Dauer
data.time(t,2) = ceil((data.time(t,2)-(z0-1))/2); % Berechnung

)

% der relativen Zyklenzahl (alte Versuche)
end

elseif strcmp(test, 'Pendel.Bishop') || strcmp(test, 'Pendel.HD') ||
strcmp (test, 'Pendel.CH3') % Bei Pendelversuchen ist die Zyklenzahl
% nicht durch die MTS abgespeichert (manuelle Berechnung anhand der
% Dauer)

gesamtdauer = max (data.time(:,1))-t0;

for t=1:1:2z

data.verschMatrix(t,:) = cross(a_m,data.F(t,:));

data.time(t,1l) = data.time(t,l) - t0; % Berechnung der relativen
% Dauer

data.time(t,2) = ceil(data.time(t,1)/ (gesamtdauer/10));

% Berechnung der relativen Zyklenzahl (bei 10 Gesamtzyklen)
end
data.time(1,2) = 1; % Erste Zeile gehoert zum ersten Zyklus (auf '1'

% setzen), sonst berechnet zu '0'

else
for t=1:1:z
data.verschMatrix (t,:) = cross(a_m,data.F(t,:));
% Verschiebematrix Mv = m x F
data.time(t,1l) = data.time(t,1l) - t0; % Berechnung der relativen
% Dauer
data.time (t,2) = ceil((data.time(t,2)-(z0-1))/100); % Berechnung
% der relativen Zyklenzahl
end
end

data.M = data.M_KMD - data.verschMatrix;

%% Berechnung der resultierenden Reibkraft F_xy, des resultierenden

o)

% Moments M_xyz und des Reibwertes mu

o°

data.F(:,4) = data.F(:,3); Axialkraft Fz in vierte Stelle (keine

% Beruecksichtigung fuer res. Reibkraft = 3.Stelle)
for t=1:1:z

data.F (t,3) = sqgrt((data.F(t,1l))"2+(data.F(t,2))"2); % res Reibkraft

data.M(t, 4) sgrt ((data.M(t,1)) "2+ (data.M(t,2)) "2+ (data.M(t,3))"2);
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% res Reibmoment

data.M(t,5) = abs(data.M(t,4)/(data.F(t,4)* (kopfd_m/2))); % Reibwer
% mu = Mres/ (Fz x R)

% gedrehtes Koordiantensystem (30 Grad um y-Achse) --> Konusabdrehm
alpha = (30/360)*2%pi; % Schraegstellung der Kopfaufnahme
data.M_konus(t,1l) = data.M(t,1l)*cos(alpha)-data.M(t,3) *sin(alpha);
data.M_konus (t,2) = data.M(t,2);

data.M_konus(t,3) = data.M(t,1l)*sin(alpha)+data.M(t,3) *cos (alpha);

end

data.all = [data.time data.F data.M data.kinem data.M_konus];

%% Berechnung der Maxima
°

zeile_ausgabe = 0; % Zuruecksetzen der Zeilen

for t=1:1:max (data.time(:,2))

if any(data.time(:,2) == t)
zeile_ausgabe = zeile_ausgabe + 1; % In naechster Zeile ablegen
zyklus_t = data.all(data.all(:,2) == t, :); % Selektion aller

% Felder im Zyklus t

max_values (zeile_ausgabe,l) = t; $ 1l.Spalte = aktueller Zyklus

o

% Maxima aus unaufbereiteten Messwerten im Kopfzentrum (ohne

o

% Crosstalkversuche)

max_values (zeile_ausgabe,2) = min(zyklus_t(:,3)); % 2.Spalte =
max_values (zeile_ausgabe, 3) = max(zyklus_t(:,3)); % 3.Spalte =
max_values (zeile_ausgabe, 4) = min(zyklus_t(:,4)); % 4.Spalte =
max_values (zeile_ausgabe, 5) = max(zyklus_t(:,4)); % 5.Spalte =
max_values (zeile_ausgabe, 6) = max(zyklus_t(:,5)); % 6.Spalte =
% = Fxy_max

max_values (zeile_ausgabe,7) = min(zyklus_t(:,7)); % 7.Spalte =
max_values (zeile_ausgabe,8) = max(zyklus_t(:,7)); % 8.Spalte =
max_values (zeile_ausgabe,9) = min(zyklus_t(:,8)); % 9.Spalte =
max_values (zeile_ausgabe,10) = max(zyklus_t(:,8)); % 10.Spalte
% = My_max

max_values (zeile_ausgabe,11l) = min(zyklus_t(:,9)); % 11.Spalte
% = Mz_min

max_values (zeile_ausgabe,12) = max(zyklus_t(:,9)); % 12.Spalte
% = Mz_max

max_values (zeile_ausgabe,13) = max(zyklus_t(:,10)); % 13.Spalte

t

oment

Fx_min
Fx_max
Fy_min

Fy_max

Mx_min
Mx_max

My_min
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% = Mxyz_max, Bestimmung des Indexes bei maximalem res.
max_values (zeile_ausgabe, 14) = max(zyklus_t(:,11)); % 14.
% = mu_max

% Maxima aus gedrehtem Koordinatensystem (Abdrehmoment =
max_values (zeile_ausgabe,15) = min(zyklus_t(:,18)); % 15.
% = Mx_konus_min

max_values (zeile_ausgabe,16) = max(zyklus_t(:,18)); % 16.
% = Mx_konus_max

max_values (zeile_ausgabe,17) = min(zyklus_t(:,19)); % 17.
% = My_konus_min

max_values (zeile_ausgabe, 18) = max(zyklus_t(:,19)); % 18.
% = My_konus_max

max_values (zeile_ausgabe,19) = min(zyklus_t (:,20)); % 19.
% = Mz_konus_min

max_values (zeile_ausgabe,20) = max(zyklus_t (:,20)); % 20.
% = Mz_konus_max

end

end

%% Ausgabe

o

¥ Alle Versuche mit Dauer = 1000 Zyklen
if strcmp (test, 'NormGehen') || strcmp(test, 'TreppeAuf') ||

strcmp (test, '"TreppeAb') || strcmp(test, 'ISO")

% Resultierendes Moment ueber Gesamtverlauf

data_Mxyz = [data.all(:,1:2) data.all(:,10)];

% Statistik Maximalwerte (letzte Zyklen)
% Extrahieren letzte 3 Zyklen

size (max_values,1);

c
I

b =1;

lastCycleNb = max (max_values(:,1));

for i = 1:1:u
if max_values(i,1l) > (lastCycleNb-40) && max_values(i,1)
(lastCycleNb+1)
lastCycleMax (b, :) = max_values (i, :);
b = b+l;
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end

end

% Mittelwert/Standardabweichung

v = size(lastCycleMax,2);

lastCycleMax_stat (1,1) = lastCycleNb;
for i = 2:1:v
lastCycleMax_stat (l,i) = mean(lastCycleMax(:,1i));
lastCycleMax_stat (2,1) = std(lastCycleMax(:,1));
end

% Alle Daten der letzten 3 Zyklen
t = size(data.all,l);
a =1;
for i = 1:1:t
if data.all(i,2) > (lastCycleNb-4) && data.all(i,2) < (lastCycleNb+1l)
lastCycle(a, :) = data.all(i,:);
a = atl;
end

end

Alle Versuche mit Dauer = 60 Zyklen (Aufzeichnung der letzten 10 Zyklen)

if strcmp (test, 'NormGeh.0,5Hz") || strcmp(test, '"NormGeh.0,75Hz") ||
strcmp (test, "NormGeh.1,0Hz") || strcmp(test, 'NormGeh.1,25Hz") ||
strcmp (test, '"NormGeh.1,5Hz") || strcmp(test, 'NormGeh.2,0Hz") ||
strcmp (test, '"NormGeh.100kg') || strcmp(test, 'NormGeh.120kg") ||
strcmp (test, '"NormGeh.140kg') || strcmp(test, 'NormGeh.S-50N") ||
strcmp (test, "NormGeh.S-150N") || strcmp(test, '"NormGeh.S-250N") ||
strcmp (test, "NormGeh.S-400N") || strcmp(test, 'Pendel.Bishop') ||
strcmp (test, '"Pendel .HD'") || strcmp (test, 'Pendel.CH3")

% Resultierendes Moment ueber Gesamtverlauf

data_Mxyz = [data.all(:,1:2) data.all(:,10)];

o

% Mittelwert/Standardabweichung der Maximalwerte aller Zyklen
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v = size (max_values, 2);

lastCycleNb = max (max_values(:,1));
lastCycleMax_stat (1,1) = lastCycleNb;
for i = 2:1:v

lastCycleMax_stat (l,1i) = mean(max_values(:,1i));

lastCycleMax_stat (2,1) std (max_values (:,1));

end

% Alle Daten der letzten 3 Zyklen
t = size(data.all,l);
a=1;

for i = 1:1:t

if data.all(i,2) > (lastCycleNb-3) && data.all(i,2) < (lastCycleNb+1)

lastCycle(a, :) = data.all(i,:);
a = atl;
end
end
end
% Start-Stop-Versuche
if strcmp(test, 'StartStop.5s') || strcmp(test, 'StartStop.10s") ||

strcmp (test, 'StartStop.30s') || strcmp(test, 'StartStop.60s'")

% Resultierendes Moment ueber Gesamtverlauf

data_Mxyz = [data.all(:,1:2) data.all(:,10)];

o\

Statistik Maximalwerte

o\

Extrahieren der Peak-Zyklen (ohne Folgezyklen)
b =1;
lastCycleNb = max (max_values(:,1));

for 1 = 1:3:28

lastCycleMax (b, :) = max_values (i, :);
b = b+l;
end
max_values = [];
max_values = lastCycleMax; % Ueberschreiben der 'max_values'
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A.3. MATLAB-Code (Post-Pocessing)

o\

o\

der Folge abgespeichert werden) mit den Peakwerten (ohne Folgezyklen)

Mittelwert/Standardabweichung (Peakwerte alle 10 Start-Stop-Vorgaenge)

v = size(lastCycleMax,2);
lastCycleMax_stat (1,1) = 10; % Angabe erste Spalte (10 = Anzahl Versuche)
for i = 2:1:v
lastCycleMax_stat (l1,i) = mean(lastCycleMax(:,1i));
lastCycleMax_stat (2,1) = std(lastCycleMax(:,1));
end

% Extrahieren ERSTER Start-Stop-Vorgang (gesamter Zyklus)

t =

for

end

size(data.all,1l);

1;

i=1:1:t

if data.all(i,2) < 4
lastCycle(a, :) = data.all(i,:);
a = atl;

end

%% Speichern nach Aktivitaeten (ohne Aktivitaetsbezeichnung, Header

o)

% integriert)

resMHeader = {'Laufzeit in s', 'Zyklus', 'Mxyz in Nm'};

e = size(data_Mxyz);

data_Mxyz = num2cell (data_Mxyz);

for i =

for

l1:1:e (1)

J = 1:1:e(2)

if i == 1 % Header nur in erster Zeile ausfuellen
str = [['resM_' probenname bez ' (1l,' num2str(j)

') '], "=resMHeader (1, "' num2str(j) ');'l;
eval (str);
end
str = [['resM_' probenname bez ' (' num2str(i+l) ',' num2str(j)
')'], "=data_Mxyz (' num2str (i) ',' num2str(j) ");'l;

eval (str);
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A. Anhang

end

end

lastCycleHeader = {'Laufzeit in s', 'Zyklus', 'Fx in N', 'Fy in N', 'Fxy in
N', 'Fz in N', 'Mx in Nm', 'My in Nm', 'Mz in Nm', 'Mxyzx in Nm',
'mu=Mxyz/ (Fz+R)', 'MTS Axial in N', 'MTS Torsion in Nm', 'MTS
Displacement in mm', 'MTS IE in DEG', 'MTS AA in DEG', 'MTS EF in DEG',
'Mx_konus in Nm', 'My_konus in Nm', 'Mz_konus* in Nm'};

f = size(lastCycle);

lastCycle = num2cell (lastCycle);

for 1 = 1:1:£(1)

for J = 1:1:£(2)
if i == 1 % Header nur in erster Zeile ausfuellen
str = [['lastCycle_ ' probenname bez '(l,' num2str(j)
') '], '=lastCycleHeader (1, "' num2str(j) ');'l;
eval (str);
end
str = [['lastCycle_' probenname bez ' (' num2str (i+l) ',' num2str(j)

')'], "=lastCycle (' num2str (i) ',' num2str(j) ");'l;
eval (str);
end

end

maxHeader = {'Zyklus', 'Fx_min in N', 'Fx_max in N', 'Fy_min in N', 'Fy_max
in N', 'Fxy_max in N', 'Mx_min in Nm', 'Mx_max in Nm', 'My_min in Nm',
'My_max in Nm', 'Mz_min in Nm', 'Mz_max in Nm', 'Mxyz_max in Nm',
'mu_max', 'Mx_konus_min in Nm', 'Mx_konus_max in Nm', 'My_konus_min in
Nm', 'My_konus_max in Nm', 'Mz_konus_min in Nm', 'Mz_konus_max* in Nm'};

g = size(max_values);

max_values = num2cell (max_values);

for i = 1:1:g9(1)

for §J = 1:1:9(2)

if 1 == 1 % Header nur in erster Zeile ausfuellen
str = [['max_' probenname bez ' (1l,' num2str (j)
') '], "=maxHeader (1, "' num2str(j) ');'l;

eval (str);

end

166



496

497

498

499

500

501

502

503

504

505

506

507

508

509

510

511

512

513

514

515

516

517

518

519

520

521

522

523

524

525

526

527

A.3. MATLAB-Code (Post-Pocessing)

str = [['max_' probenname bez ' (' num2str(i+l) ',' num2str(j)
')'], "=max_values (' num2str(i) ',' num2str(j) ');']l;

eval (str);

end
end
statHeader = ['Versuch' maxHeader];
probe = {[probenname bez]; 'SD'};
lastCycleMax_stat = [probe num2cell (lastCycleMax_stat)];
if exist ([folder_out '\' activity '.mat'], 'file') == 0 % Auswertung

)

% existiert noch nicht, erste Probe
h = size(lastCycleMax_stat);

for j = 1:1:h(2)

str = [['stat_lastCycleMax(l,' num2str(j) ')']l,'=statHeader(1l,'
num2str (j) ');'l; % Header

eval (str);
str = [['stat_lastCycleMax(2,' num2str(j)
') '], "=lastCycleMax_stat (1, ' num2str(j) ');'1l;
eval (str);
str = [['stat_lastCycleMax(3,"' num2str(7j)
')'], '=lastCycleMax_stat (2, ' num2str(3j) ");'1l;
eval (str);
end

o)

else % nicht die erste Auswertung, Daten einfach anhaengen ohne Header zu
% schreiben
load([folder_out '\' activity '.mat'], '-mat', 'stat_lastCycleMax');
h = size(stat_lastCycleMax);
for 3 = 1:1:h(2)
str = [['stat_lastCycleMax (' num2str(h(l)+1) ',' num2str(j)
')'], "=lastCycleMax_stat (1, ' num2str(3j) ");'1l;
eval (str);
str = [['stat_lastCycleMax (' num2str (h(1)+2) ', "' num2str(j)
') '], "=lastCycleMax_stat (2, ' num2str(j) ');'1l;
eval (str);
end

end

if exist([folder_out '\' activity '.mat']) # 0

167



528

529

530

531

A. Anhang

else

end
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save ([folder_out '\' activity '.mat'],

['"lastCycle_ ' probenname bez],

'stat_lastCycleMax', '—append')

["max_"'

['resM_ ' probenname bez],

probenname bez],

% Daten existieren noch nicht, Erstanlage inkl. Header

save ([folder_out '\' activity '.mat'],

['lastCycle_ ' probenname bez],

'stat_lastCycleMax')

["max_"'

['resM_ ' probenname bez],

probenname bez],



A.4. Gleitpaarungen

A.4. Gleitpaarungen

Die im Zuge der durchgefiihrten Reibungsmessungen eingesetzten Hiift-Gleitpaarungen in-

kl. der relevanten Parameter sind in der folgenden Tabelle A.2 aufgefiihrt.
Erlauterungen:

e [D: CoP — Keramik-Polyethylen; MoP — Metall-Polyethylen; CoC — Keramik-
Keramik; MoM — Metall-Metall; CoM — Keramik-Metall

e Materialienangaben (Mat.): Ce — Keramik; Me — Metall; XPE — quervernetztes

Polyethylen.
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Tabelle A.2.: Verwendete Hiift-Gleitpaarungen. Hersteller-Teilenummer und geometrische Angaben.

Kopf Insert Diametrales
D 1D Mat. Durchmesser Rundheit 1D Mat. Durchmesser Rundheit Spaltmafs
CoP.28-1 12-589513 Ce 27,988 mm 5 pm 705879-1 XPE 28,898 mm 44 pm 910 pm
CoP.28-2 12-589513 Ce 27,988 mm 5 pm 689642-1 XPE 28,945 mm 22 pm 957 pm
CoP.28-3 12-589513 Ce 27,988 mm 5 pum 705879-2  XPE 28,933 mm 49 ym 945 pum
CoP.28-4 12-589513 Ce 27,988 mm 5 pm 689642-2 XPE 28,966 mm 21 pm 978 pm
CoP.36-1  14-2011245  Ce 35,973 mm 5 pm 705126-1 XPE 36,991 mm 22 pym 1018 pm
CoP.36-2 14-2011245  Ce 35,973 mm 5 pum 705126-2 XPE 36,956 mm 23 pm 983 um
CoP.36-3  14-2011245  Ce 35,973 mm 5 pm 705126-3 XPE 36,969 mm 28 pm 996 pm
CoP.36-4 14-2011245  Ce 35,973 mm 5 um 705126-4 XPE 36,907 mm 23 pm 934 um
CoP.40-1  15-5257550  Ce 39,969 mm 5 pm 547016 XPE  40,975mm 43 pm 1006 pm
CoP.40-2  15-5257550  Ce 39,969 mm 5 pm 547018 XPE  40,915mm 39 pm 946 pm
CoP.40-3  15-5257550  Ce 39,969 mm 5 pm 535014 XPE 40,918 mm 81 pm 950 pm
CoP.40-4  15-5257550  Ce 39,969 mm 5 pum 535018 XPE 40,900 mm 39 pm 931 pm
MoP.28-1 8222062 Me 27,999 mm 6 ym 705879-1 XPE 28,898 mm 44 ym 899 um
MoP.28-2 8222062 Me 27,999 mm 6 pm 689642-1 XPE  28,945mm 22 pm 947 pm
MoP.28-3 8222062 Me 27,999 mm 6 um 705879-2  XPE = 28,933 mm 49 ym 934 um
MoP.28-4 8222062 Me 27,999 mm 6 ym 689642-2 XPE 28,966 mm 21 pm 967 um
MoP.36-1  8167259-1 Me 36,011 mm 9 pm 705126-1 XPE 36,991 mm 22 pym 980 pm
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Fortsetzung von Tabelle A.2.

Kopf Insert Diametrales
P D Mat. Durchmesser Rundheit D Mat. Durchmesser Rundheit Spaltmaifs
MoP.36-2  8167259-1  Me 36,011 mm 9 um 705126-2 XPE 36,956 mm 23 pm 946 pm
MoP.36-3 8167259-1 Me 36,011 mm 9 um 705126-3 XPE 36,969 mm 28 pm 959 um
MoP.36-4  8167259-1  Me 36,011 mm 9 um 705126-4 XPE 36,907 mm 23 pm 897 pm
MoP.40-1 8165368 Me 40,000 mm 6 ym 547016 XPE 40,975 mm 43 pm 975 um
MoP.40-2 8165368 Me 40,000 mm 6 ym 547018 XPE 40,915 mm 39 pm 915 um
MoP.40-3 8165368 Me 40,000 mm 6 pum 535014 XPE 40,918 mm 81 pm 918 pm
MoP.40-4 8165368 Me 40,000 mm 6 pm 535018 XPE 40,900 mm 39 pm 899 pm
MoM.36-1  8167259-2 Me 36,006 mm 6 pm 2995590 Me 36,084 mm 5 pm 78 pm
MoM.36-2  8167259-3 Me 36,013 mm 7 pm 2891287 Me 36,096 mm 5 pm 83 pm
MoM.36-3  8167259-5  Me 36,011 mm 7 pm 2895851 Me 36,092 mm 4 pm 79 pm
MoM.36-4  8167259-6 Me 36,013 mm 6 ym 2746234 Me 36,098 mm 3 um 87 pm
CoC.28-1 09-31674 Ce 27,997 mm pm 13-107652 Ce 28,031 mm pm 34 pm
CoC.28-2 09-31681 Ce 28,001 mm pm 13-107655 Ce 28,038 mm pm 37 um
CoC.28-3 09-31660 Ce 27,995 mm pm 13-107651 Ce 28,032 mm pm 37 pm
CoC.28-4 09-31693 Ce 27,997 mm pm 13-107646 Ce 28,035 mm pm 38 pm
CoC.28-5 09-31686 Ce 27,960 mm pm 08-114137 Ce 28,069 mm pam 109 pm
CoC.28-6 09-31748 Ce 27,955 mm pm 10-63778 Ce 28,070 mm pm 115 pm
CoC.28-7 09-31689 Ce 27,963 mm pm 06-68603 Ce 28,077 mm pm 114 pm
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Fortsetzung von Tabelle A.2.

Kopf Insert Diametrales
P 1D Mat. Durchmesser Rundheit 1D Mat. Durchmesser Rundheit Spaltmafs
CoC.28-8 09-31688 Ce 27,966 mm pm 06-68589 Ce 28,079 mm pm 113 pm
CoC.36-1 06-282224 Ce 36,002 mm pm 13-1042551  Ce 36,032 mm pm 30 pm
CoC.36-2 11-159225 Ce 35,997 mm pm 13-1042543  Ce 36,026 mm pm 29 pym
CoC.36-3 06-282259 Ce 35,996 mm pm 13-1042580  Ce 36,029 mm pm 33 pm
CoC.36-4  11-159298 Ce 36,001 mm pm 13-1042549  Ce 36,031 mm pm 30 pm
CoC.36-5 Teil Nr.3 Ce 35,955 mm pm 13-24847 Ce 36,087 mm pm 132 pm
CoC.36-6 Teil Nr.7 Ce 35,962 mm pm 13-24846 Ce 36,093 mm pam 131 pm
CoC.36-7 Teil Nr.6 Ce 35,963 mm pm 13-24848 Ce 36,096 mm pm 133 um
CoC.36-8 Teil Nr.1 Ce 35,955 mm pm 13-24849 Ce 36,091 mm pm 136 pm
CoC.48-1 13-15354 Ce 48,002 mm pm 13-27846 Ce 48,090 mm pm 88 um
CoC.48-2 13-15357 Ce 48,004 mm pm 13-27849 Ce 48,092 mm pm 88 pm
CoC.48-3 13-15353 Ce 48,002 mm pm 13-27850 Ce 48,091 mm pam 89 pm
CoC.48-4 13-15359 Ce 47,998 mm pm 13-27845 Ce 48,090 mm pm 92 pm
CoC.48-5 Teil Nr.2 Ce 47,950 mm pm 13-23447 Ce 48,169 mm pm 219 pm
CoC.48-6 Teil Nr.1 Ce 47,951 mm pm 13-23456 Ce 48,170 mm pm 219 pm
CoC.48-7 Teil Nr.5 Ce 47,947 mm pm 13-23435 Ce 48,167 mm pm 220 pm
CoC.48-8 Teil Nr.4 Ce 47,947 mm pm 13-23431 Ce 48,166 mm pam 219 pm
CoM.36-1  11-159225 Ce 35,997 mm pm 2895851 Me 36,092 mm 4 pm 95 pm
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Fortsetzung von Tabelle A.2.

€LT

Kopf Insert Diametrales
ID
D Mat. Durchmesser Rundheit D Mat. Durchmesser Rundheit Spaltmaifs
CoM.36-2  11-159298 Ce 36,001 mm pam 2891287 Me 36,096 mm O pm 95 pm
CoM.36-3  06-282224 Ce 36,002 mm pm 2746234 Me 36,098 mm 3 pm 96 pm
CoM.36-4  06-282259 Ce 35,996 mm pm 2995590 Me 36,084 mm O pm 88 um
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A.5. Ablauf der Simulation

10.

11.

12.

13.

14.

15.

16.
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. 1000 Zyklen Normales Gehen, 0,93 Hz, Datenerfassung: 1-3;9-11;24-26;49-51;74-76;99-

101;199-201;299-301;399-401;499-501;599-601;699-701;799-801:899-901;997-999

. 60 Zyklen Normales Gehen bei 0,5 Hz, Datenerfassung: 51-60

60 Zyklen Normales Gehen bei 0,75 Hz, Datenerfassung: 51-60

60 Zyklen Normales Gehen bei 1,0 Hz, Datenerfassung: 51-60

60 Zyklen Normales Gehen bei 1,25 Hz, Datenerfassung: 51-60

60 Zyklen Normales Gehen bei 1,5 Hz, Datenerfassung: 51-60

60 Zyklen Normales Gehen bei 2,0 Hz, Datenerfassung: 51-60

60 Zyklen Normales Gehen bei 100 kg, 0,93 Hz, Datenerfassung: 51-60

60 Zyklen Normales Gehen bei 120 kg, 0,93 Hz, Datenerfassung: 51-60

60 Zyklen Normales Gehen bei 140 kg, 0,93 Hz, Datenerfassung: 51-60

60 Zyklen Normales Gehen bei 50 N Schwungphasenlast, 0,93 Hz, Datenerfassung:
51-60

60 Zyklen Normales Gehen bei 150 N Schwungphasenlast, 0,93 Hz, Datenerfassung:
51-60

60 Zyklen Normales Gehen bei 250 N Schwungphasenlast, 0,93 Hz, Datenerfassung:
51-60

60 Zyklen Normales Gehen bei 400 N Schwungphasenlast, 0,93 Hz, Datenerfassung:
51-60

1000 Zyklen Treppe aufsteigen, 0,85 Hz, Datenerfassung: 1-3;9-11;24-26;49-51;74-76;99-
101;199-201;299-301;399-401;499-501;599-601;699-701;799-801;899-901;997-999

1000 Zyklen Treppe absteigen, 0,97 Hz, Datenerfassung: 1-3;9-11;24-26;49-51;74-76;99-
101;199-201;299-301;399-401;499-501;599-601;699-701;799-801;899-901;997-999



A.5. Ablauf der Simulation

17.

18.

19.

20.

21.

22.

23.

1000 Zyklen ISO 14242-1, 1,0 Hz, Datenerfassung: 1-3;9-11;24-26;49-51;74-76;99-101;199-
201;299-301;399-401;499-501;599-601;699-701;799-801;899-901;997-999

60 Zyklen Pendel mit dynamischer In-vivo-Last bei 420°, 1,0 Hz, Datenerfassung:
51-60

60 Zyklen Pendel mit statischer Last bei 4+25°, 0,75 Hz, Datenerfassung: 51-60
10x10 Zyklen Start-Stop nach 5sec Pause, 0,93 Hz, Datenerfassung: (10x) 1-5

10x10 Zyklen Start-Stop nach 10sec Pause, 0,93 Hz, Datenerfassung: (10x) 1-5
10x10 Zyklen Start-Stop nach 30sec Pause, 0,93 Hz, Datenerfassung: (10x) 1-5

10x10 Zyklen Start-Stop nach 60 sec Pause, 0,93 Hz, Datenerfassung: (10x) 1-5
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A.6. Patientendaten

176

Tabelle A.3.: Patientendaten aus der Ganganalyse.

Patienten-ID  Geschlecht Gewicht BMI Alter
Normales Gehen
52063 W 66 kg 21,3 31,7 Jahre
52090 m 71,3 kg 30,9 31,0 Jahre
52095 m 65,7kg 23,8 27,3 Jahre
52101 m 76,2 kg 30,1 56,1 Jahre
52102 m Tlkg 24,9 27,4 Jahre
52110 m 85kg 24,3 27,4 Jahre
52113 m 68,5 kg 24,6 27,9 Jahre
52120 m 74,3 kg 25,4 27,9 Jahre
52121 w 52,6 kg 21,1 25,2 Jahre
52122 m 7T kg 23,2 26,0 Jahre
52127 m 66 kg 19,9 26,8 Jahre
52129 w 69,4 kg 224 29,5 Jahre
52131 m 68 kg 22,0 25,5 Jahre
52132 m 82kg 24,2 25,8 Jahre
11m/3w  70,9+8,0kg 23,6+25 29,7+7,8Jahre
Treppe aufsteigen
52063 w 66 kg 21,3 31,7 Jahre
52088 m 100kg 30,9 58,8 Jahre
52090 m 71,3 kg 30,9 31,0 Jahre
52101 m 76,2 kg 30,1 56,1 Jahre
52108 m 109,5kg 32,7 29,7 Jahre
52111 w 64 kg 24,1 24,4 Jahre
52113 m 68,5 kg 24,6 27,9 Jahre
52120 m 74,3 kg 25,4 27,9 Jahre
52121 w 52,6 kg 21,1 25,2 Jahre
52125 w 68,4 kg 24,2 27,7 Jahre
52127 m 66 kg 19,9 26,8 Jahre
52129 w 69,4 kg 224 29,5 Jahre
52130 w 73 kg 23,0 28,2 Jahre



A.6. Patientendaten

Fortsetzung von Tabelle A.3.

Patienten-ID  Geschlecht Gewicht BMI Alter
52131 m 68 kg 22,0 25,5 Jahre
52132 m 82kg 24,2 25,8 Jahre

9m/6w 73,9+ 14,2kg

24,6 +3,8 31,7+10,7 Jahre

Treppe absteigen

52063 w 66 kg
52088 m 100 kg
52090 m 71,3kg
52101 m 76,2 kg
52108 m 109,5kg
52111 W 64kg
52113 m 68,5 kg
52121 w 52,6 kg
52122 m 73kg
52125 w 68,4 kg
52127 m 66 kg
52129 w 69,4 kg
52130 w 73 kg
52131 m 68 kg
52132 m 82kg
52134 W 70kg

9m/7Tw  73,9+13,8kg

21,3
30,9
30,9
30,1
32,7
24,1
24,6
21,1
23,0
24,2
19,9
22,4
23,0
22,0
24,2
22,9

24,3+3,7 31,3+10,5Jahre

31,7 Jahre
58,8 Jahre
31,0 Jahre
56,1 Jahre
29,7 Jahre
24,4 Jahre
27,9 Jahre
25,2 Jahre
28,2 Jahre
27,7 Jahre
26,8 Jahre
29,5 Jahre
28,2 Jahre
25,5 Jahre
25,8 Jahre
25,9 Jahre
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Tabelle A.4.: Patientendaten aus der Orthoload-Datenbank.

Patienten-ID  Geschlecht post-OP Gewicht Alter

Normales Gehen

EBL m 47 Mon. 62,2 kg 83 Jahre
HSR m 11 Mon. 87,7kg 55 Jahre
IBL w 31 Mon. 83,6 kg 76 Jahre
KWL m 4 Mon. 70,3 kg 61 Jahre
KWR m 71 Mon. 71,6 kg 61 Jahre
PFL m 69 Mon. 103,0 kg 49 Jahre
RHR W 61 Mon. 71,4kg 63 Jahre

5m/2w 42,0 +27,3Mon. 78,5+13,8kg 64,0+ 11,8 Jahre

Treppe auf- und absteigen (identisch)

EBL m 30 Mon. 66,3 kg 83 Jahre
EBR m 27 Mon. 66,3 kg 83 Jahre
HSR m 72 Mon. 93,8 kg 55 Jahre
KWL m 4 Mon. 70,3 kg 61 Jahre
KWR m 71 Mon. 71,6 kg 61 Jahre
PFL m 69 Mon. 103,0 kg 49 Jahre
RHR W 61 Mon. 71,4kg 63 Jahre

6m/1w 47,7+ 27,1 Mon. 77,5+14,7kg 65,0+ 13,2 Jahre
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A.7. Physikalisches Pendel

A.7. Physikalisches Pendel

Tabelle A.5.: Spitzenwerte des Reibmoments iiber die Messzyklen aus dem physikalischen

Pendel (8 Zyklen) und der Pendelmessung im Hiiftsimulator (3 Zyklen).

Zyklus physikalisches Pendel  Hiiftsimulator p-Wert?

1 5,12 Nm 5,05 Nm
5,07 Nm 5,02 Nm
5,06 Nm 5,03 Nm
5,07 Nm

5,08 Nm

2
3

4

5 5,13Nm
6

7 5,08 Nm
8

5,15 Nm

Mittelwert 5,09 40,03 Nm 5,0340,02Nm 0,014

& Statistische Auswertung durch Student’s t-Test.
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A.8. Einlaufverhalten

Tabelle A.6.: Dauer bis zum Erreichen eines stabilen Reibmomentes beim » In-vivo-Gehen« (alle

bei 45° Inklination).

ID Einlaufdauer
CoP.28-1 300 Zyklen
CoP.28-2 200 Zyklen
CoP.28-3 400 Zyklen
CoP.28-4 300 Zyklen
CoP.36-1 200 Zyklen
CoP.36-2 200 Zyklen
CoP.36-3 400 Zyklen
CoP.36-4 50 Zyklen
CoP.40-1 200 Zyklen
CoP.40-2 50 Zyklen
CoP.40-3 200 Zyklen
CoP.40-4 400 Zyklen
MoP.28-1 200 Zyklen
MoP.28-2 400 Zyklen
MoP.28-3 50 Zyklen
MoP.28-4 50 Zyklen
MoP.36-1* 100 Zyklen
MoP.36-2? 200 Zyklen
MoP.36-3* 200 Zyklen
MoP.36-4? 50 Zyklen
MoP.40-1 10 Zyklen
MoP.40-2 50 Zyklen
MoP.40-3 200 Zyklen
MoP.40-4 10 Zyklen

kleines Spaltmafi grofies Spaltmaf}

CoC.28-1 400 Zyklen 50 Zyklen
CoC.28-2 200 Zyklen 500 Zyklen
CoC.28-3 300 Zyklen 400 Zyklen
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A.8. Einlaufverhalten

Fortsetzung von Tabelle A.6.

ID Einlaufdauer

CoC.28-4 100 Zyklen 400 Zyklen
CoC.36-1 100 Zyklen 200 Zyklen
CoC.36-2 600 Zyklen 200 Zyklen
CoC.36-3 500 Zyklen 200 Zyklen
CoC.36-4 100 Zyklen 200 Zyklen
CoC.48-1 500 Zyklen 100 Zyklen
CoC.48-2 200 Zyklen 400 Zyklen
CoC.48-3 200 Zyklen 400 Zyklen
CoC.48-4 100 Zyklen 200 Zyklen
MoM.36-1 900 Zyklen

MoM.36-2 600 Zyklen

MoM.36-3 900 Zyklen

MoM.36-4 200 Zyklen

CoM.36-1 50 Zyklen

CoM.36-2 200 Zyklen

CoM.36-3 300 Zyklen

CoM.36-4 500 Zyklen

@ Polyethylen-Insert (36 mm) bereits zuvor fiir Testung gegen einen Keramik-Kopf eingesetzt.
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A. Anhang

A.9. Schwungphasenlast

Tabelle A.7.: Abhéngigkeit des resultierenden Reibmoments von der Schwungphasenlast

(SPL) bei 36 mm Gleitpaarungen (45° Inklination).

Material

SPL 50N

SPL 150N

SPL 237 N®

SPL 250N

SPL 400 N

CoP, 36 mm

0,74+0,13 Nm

0,9440,10 Nm
125,7%

0,834+0,18 Nm
111,4%

1,2440,11 Nm
165,6%

1,69+0,17 Nm
227,1%

MoP, 36 mm

1,4940,43 Nm

1,82+0,36 Nm
122,4%

1,6540,47 Nm
110,6%

2,1440,28 Nm
143,4%

2,6241,04 Nm
175,4%

MoM, 36 mm

1,99+0,80 Nm

2,0740,76 Nm
103,9%

2,1040,81 Nm
105,4%

2,1440,69 Nm
107,4%

2,25+0,60 Nm
112,7%

CoC, 36 mm

0,574+0,30 Nm

0,56-£0,18 Nm
98,6%

0,41+0,17 Nm
71,5%

0,62+0,17 Nm
109,4%

0,76+0,23 Nm
134,8%

CoM, 36 mm

2,63+0,93 Nm

2,65+0,80 Nm
100,9%

2,7440,69 Nm
104,3%

2,6740,66 Nm
101,4%

2,65+0,48 Nm
100,9%

a

entspricht der durchschnittlichen Schwungphasenlast der Probanden

Tabelle A.8.: Maximale resultierende Reibmomente iiber den gesamten
Modifikation der minimalen Schwungphasenlast (SPL).

Gangzyklus bei

Material

SPL 50N

SPL 150N

SPL 237 N®

SPL 250 N

SPL 400 N

CoP, 28 mm
36 mm
40 mm

3,1840,23 Nm
3,7840,15 Nm
5,57+1,44 Nm

3,2540,22 Nm
3,9140,17 Nm
5,67+1,41 Nm

3,2940,23 Nm
3,96£0,24 Nm
5,70-1,46 Nm

3,3040,23 Nm
4,0240,20 Nm
5,76-1,43 Nm

3,37+0,23 Nm
4,1640,21 Nm
5,88+1,44 Nm

MoP, 28 mm
36 mm
40 mm

3,344+1,02Nm
4,14+0,60 Nm
4,81+0,64 Nm

3,3841,03Nm
4,25+0,62 Nm
4,94+0,72 Nm

3,46+0,99 Nm
4,33+0,55 Nm
4,97+0,70 Nm

3,45+1,04 Nm
4,364+0,61 Nm
4,9940,68 Nm

3,50£1,04 Nm
4,454+0,59 Nm
5,0840,66 Nm

MoM, 36 mm

4,45+1,81 Nm

4,37+1,72 Nm

4,4741,74 Nm

4,30+1,70 Nm

4,334+1,68 Nm

CoC, 28 mm
36 mm
48 mm

1,57+0,37 Nm
2,28+0,52 Nm
2,25+0,52 Nm

1,59-40,34 Nm
2,284:0,50 Nm
2,2240,40 Nm

1,5740,34 Nm
2,29+0,85 Nm
2,10+0,29 Nm

1,58-40,33 Nm
2,2840,48 Nm
2,2240,37 Nm

1,6040,34 Nm
2,2840,45 Nm
2,1840,26 Nm

CoM, 36 mm

3,66+0,57 Nm

3,67+0,63 Nm

3,65+0,64 Nm

3,69+0,68 Nm

3,68+0,72Nm

& entspricht der durchschnittlichen Schwungphasenlast der Probanden
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A.10. Anlaufmomente

A.10. Anlaufmomente

Tabelle A.9.: Anlaufmoment iiber die Pausendauer inkl. prozentualer Erhéhung.

Gleitpaarung  kontinuierlich

Dauer der Ruhepause

5 sec 10 sec 30 sec 60 sec
4,84 Nm 4,92 Nm 5,18 Nm 5,47 Nm
CoP, 28 mm 3,29 Nm
(+472%)  (+49,6%)  (+57,7%)  (+66,5%)
5,70 Nm 5,73 Nm 6,18 Nm 6,17 Nm
CoP, 36 mm 3,96 Nm
(+43.9%)  (+44,7%)  (+56,0%)  (+55,9%)
7,34 Nm 7,32 Nm 7,85 Nm 7,74 Nm
CoP, 40 mm 5,70 Nm
(+28,7%)  (+28,3%)  (+37,6%)  (+35,6%)
5,21 Nm 5,50 Nm 5,79 Nm 6,12 Nm
MoP, 28 mm 3,46 Nm
(+50,56%)  (+58,8%)  (+67,4%)  (+76,7%)
5,68 Nm 5,95 Nm 6,59 Nm 6,85 Nm
MoP, 36 mm 4,33 Nm
(+31,2%) (37,4+%) (+52,2%) (+58,2%)
6,23 Nm 6,57 Nm 6,60 Nm 6,73 Nm
MoP, 40 mm 4,97 Nm
(+25,3%)  (+321%)  (+329%)  (+35,5%)
7,65 Nm 7,34 Nm 6,99 Nm 6,87 Nm
MoM, 36 mm 4,47 Nm
(+71,1%) (+64,1%) (4+56,2%) (+53,7%)
2,73 Nm 2,82 Nm 4,37 Nm 4,55 Nm
CoC, 28 mm 1,57 Nm
(+73,8%) (+79,7%)  (+178,5%) (+189,8%)
5,05 Nm 4,55 Nm 6,88 Nm 7,99 Nm
CoC, 36 mm 2,29 Nm
(+120,5%)  (+98,7%)  (+200,5%) (+249,1%)
6,00 Nm 6,19 Nm 8,23 Nm 9,67 Nm
CoC, 48 mm 2,10 Nm
(+185,1%) (+194,2%) (+290,9%) (+359,4%)
6,95 Nm 7,28 Nm 6,68 Nm 5,95 Nm
CoM, 36 mm 3,64 Nm
(4+90,8%) (+99,7%) (+83,2%) (+63,2%)
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