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Kurzfassung der Dissertation

Die sogenannte aseptische (nichtinfektidse) Lockerung ist der dominierende ProzeR
fur die Begrenzung der Lebensdauer von Huftendoprothesen. Die ,Uberlebenswahr-
scheinlichkeit* einer Hiftprothese sinkt nach ca. 10 Jahren auf 85 bis 90 %. Zwi-
schen der aseptischen Lockerung und der Abgabe von partikularem Abrieb der Gleit-
paarungskomponenten einer Huftprothese besteht ein Zusammenhang, durch den
das Fachgebiet der Biotribologie definiert ist. Die Verminderung des partikularen Ab-
riebs ist eine Schllisselaufgabe fur die Verbesserung bestehender Systeme oder die
Entwicklung neuer Gleitpaarungsmaterialien. Die vorliegende Arbeit liefert eine Dar-
steliung der EinfluBfaktoren auf das tribologische Verhaiten von Huftendoprothosen
aus ingenieurtechnischer Sicht und weist auf die Zusammenhange der vereinfachten
Modellierung des menschlichen Bewegungsapparates und der realen anatomischen

Situation hin.

Die Schwerpunkte der Arbeit umfassen neben einer umfangreichen Zusammenfas-
sung und Bewertung der Literatur eine Darstellung der Modellierung des Huftgelen-
kes fur die technische Anwendung zur Simulation des menschlichen Ganges, die
Beschreibung der Werkstoffe an Hand des tribologischen Modells (Grund- und Ge-
genkérper, Zwischenstoff, Umgebungsmedium und Systemeinhillende), die mef-
technische Erfassung der VerschleiBmengen, die VerschleiRcharakteristika und die
eigenen, durchgefuhrten experimentellen VerschleiBbestimmungen mit einem fur
diese Arbeit entwickelten Hlftsimulator.

Sowohl die Ergebnisse der experimentellen Abriebuntersuchungen in Simulatoren als
auch die klinisch berichteten Daten weisen ein hohes Mal? an MeRunsicherheit auf.
Diese Tatsache liegt einerseits in der Unterschiedlichkeit der angewendeten Mel3me-
thoden und andererseits in der Verschiedenheit der Simulationskonzepte begrindet.
Durch die Einfuhrung einer internationalen Norm zur Bestimmung der Verschleif3fe-
stigkeit in-vitro ist ein erster Schritt in Richtung Vergleichbarkeit von tribologischen
Ergebnissen in der Simulation geschaffen, dem aber noch die Anwendung standardi-

sierter Methoden zur klinischen Abriebbestimmung folgen muf3.



Abstract

Aseptic loosening is the dominant factor limiting the survival of total hip endoprosthe-
ses. Their survival rate drops to 85 to 90 % after 10 years. Aseptic loosening is re-
lated to particulate debris from the surfaces of the bearing components. This relation
is central to research in biotribology.

Reducing wear is key to improving existing implant systems and developing new
bearing materials. In the present paper the variables influencing the tribological be-
haviour of hip endoprostheses are described from an engineering point of view and
simplified models of human locomotion are critically evaluated for their potential to
simulate anatomical conditions in-vivo. The pertinent literature is discussed in detail,
a biomechanical model of human locomotion for simulating gait is presented, bioma-
terials are described by their tribological behaviour (body, counter-body, lubricant,
environment and system boundaries), wear patterns are assessed and experimental

wear tests with a hip simulator specifically developed for them are presented.

Both reported clinical data and in-vitro simulator data show a high amount of measur-
ing uncertainty. This is due to differences between the methods used for measure-
ments and widely diverging simulator concepts. The introduction of an International
Standard for assessing the wear resistance of total hip prostheses in vitro marks a
first step toward ensuring comparability of laboratory wear data. This needs to be

followed by a standardized in-vivo method for measuring wear clinically.
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Einleitung 1

1 Einleitung

Die vorliegende Arbeit befal3t sich mit dem Vergleich bzw. der Vergleichbarkeit der
tribologischen' Eigenschaften von Gleitpaarungen fur die Huftendoprothetik in der in-
vitro Simulation und der in-vivo auftretenden biotribologischen Performance. Anhand
der Begriffsbestimmungen der ONORM M 81202 [159] werden in der vorliegenden
Arbeit die EinfluRfaktoren auf das VerschleiBverhalten von Huftendoprothesen be-
schrieben und in einem Vergleich von in-vivo und in-vitro Abriebergebnissen Schius-
se Uber die Vergleichbarkeit der tribologischen Eigenschaften gezogen.

Die Arbeit folgt der in der Norm festgelegten Darstellung eines tribologischen Sy-
stems — gedanklich abgegrenzt durch die sogenannte Systemeinhillende —, beste-
hend aus einen Grund-, einem Gegenkdrper, dem Zwischenstoff und dem Umge-
bungsmedium sowie dem Beanspruchungskollektiv. Zunéchst werden im Kapitel
,Materialien* die in der Endoprothetik zum Einsatz kommenden Werkstoffe beschrie-
ben und aus biotribologischer Sicht charakterisiert, wobei auf die drei Grundwerkstof-
fe Polyathylen, Metall und Keramik und deren Varianten eingegangen wird, die aber
jedenfalls den Grofteil der in der Huftendoprothetik zum Einsatz kommenden Mate-

rialien abdecken.

Das Kapitel ,Kinematik und Kinetik“ beschreibt die mechanischen GréRen, die dem
Bewegungsablauf im Huaftgelenk zugrunde liegen. Durch eine detaillierte Darstellung
der in der Biomechanik verwendeten Koordinatensysteme werden die aus der Ana-
tomie gepragten physiologischen bzw. biokinematischen Begriffe der Beinbewegung
(Flexion, Adduktion und Rotation) und die einwirkenden Kréfte fur die in-vitro Ver-
schleiluntersuchungen aufbereitet und bestehende Huftsimulatorkonzepte einer kri-

tischen Analyse unterzogen.

Das Kapitel ,VerschleiBmodelle und VerschleiRquantifizierung® ist den in der Endo-
prothetik auftretenden VerschleiRformen und Quantifizierungsmdéglichkeiten zur Be-

stimmung des mengenmafigen Abriebs gewidmet. Es werden anhand der Ver-

! Die Tribologie beschéftigt sich mit den Gebieten von ,Reibung, Verschleil und Schmierung® sowie
deren Wechselwirkungen in Forschung, Lehre und Anwendung; ...“ (ONORM M 8120 [159]).

2 Die seinerzeit erstellten DIN Entwarfe DIN 50320 (1976) ,Verschlei®* und DIN 50323 1-3 (1983)
»1ribologie” wurden nicht in Kraft gesetzt.



2 Geschichtliches zur Huftendoprothetik

schleiRcharakteristika der Grundpaarungstypen die tribologischen Vorgange sowohl
in-vivo als auch in-vitro dargestellt und etwaige Interpretationsunterschiede in der
Bewertung des VerschleiRgeschehens durch verschiedene Autoren aufgezeigt. Der
Zwischenstoff, in-vivo die Synovialflussigkeit bzw. in-vitro zumeist ein Wasser-
Kalberserum-Gemisch, wird in seinen rheologischen Eigenschaften beschrieben und
die Auswirkung auf das tribologische Verhalten der Gleitpaarungen diskutiert. Auf
das Umgebungsmedium bzw. die Systemeinhillende kann nur soweit eingegangen
werden, als dies fur die Beschreibung des partikuldaren Abriebs notwendig ist, da die
komplexen biologischen Zusammenhange der Gewebereaktion den Rahmen dieser
Arbeit sprengen wirden. Weiters werden in diesem Kapitel die Quantifizierungsme-
thoden der verschiedenen Labors kritisch bewertet und die vom Verfasser initiierte
Methode der drei-dimensionalen Vermessung vorgestelit. Aus einer Kooperation mit
dem Institut fur Photogrammetrie und Fernerkundung der Technischen Universitat
Wien entstanden diesbezuglich zwei DipIomarbeiten""4 und Teilbereiche einer Disser-
tation®, auf deren Ergebnisse die Darstellungsform der VerschleiRquantifizierung im
Kapitel ,Experimentelle Verifikation mit dem E-SIM-Huftgelenksimulator® aufbaut.

Das Kapitel ,Auswertung von klinischen Abriebstudien und experimentellen Ver-
schleiRuntersuchungen” umfaBt eine detaillierte Analyse der in der Fachliteratur pu-
blizierten Abriebquantifizierungen von Huftendoprothesen. Aus ca. 100 Publikationen
der letzten Jahrzehnte werden ungefahr 250 Quantifizierungen zusammengefalit,
gegenubergestellt und durch den Verfasser interpretiert. Die eigenen, durchgefihrten
experimentellen Abriebuntersuchungen an verschiedenen Gleitpaarungstypen wer-
den mit diesen Ergebnissen aus der Literatur im Kapitel ,Experimentelle Verifikation
mit dem E-SIM-Huftgelenksimulator® diskutiert.

Zuvor wird auch noch auf die Entwicklung des E-SIM-Hiftgelenksimulators einge-
gangen, der aus einer Kooperation des Institutes far Mikro- und Feinwerktechnik
(IMFT, Technische Universitat Wien), dem Institut fur Computertechnik (ICT, Techni-
sche Universitat Wien), dem Labor fur Biomechanik und Experimentelle Orthopédie
der Orthopadischen Klinik GroBhadern (Ludwig-Maximilians-Universitdt Minchen),

3 Schneider, M.: Modellierung und Visualisierung von Messungen auf einer Kugeloberfiache, 2001

* Schroffenegger, P.: Entwicklung eines Programms zur Visualisierung von Messergebnissen von
Huftimplantaten, 2003

® pfeifer, N.: 3D terrain models on the basis of a triangulation, 2002



Einleitung 3

der Biomechanischen Forschungs-Gesellschaft m.b.H. (BMF, Wien) und der KUPA
Prazisionsmaschinen GmbH (KUPA, Grambach/Graz) resultierte und fur die damals
in Entstehung begriffenen Norm 1SO 14242 ,Implants for Surgery — Part 1: Loading
and displacement parameters for wear-testing machines and corresponding envi-
ronmental conditions for test* [197] entwickelt wurde. Mit speziellen Fragen der
Steuerung des Gerates und der Visualisierung der Meflergebnisse beschaftigten sich
wissenschaftliche Mitarbeiter am Institut fur Computertechnik im Rahmen einer Dis-

sertation® sowie einer Diplomarbeit’.

Auf Grund der Tatsache, daR trotz Verabschiedung einer internationalen Norm zur
VerschleiRprufung von Huftendoprothesen weltweit noch sehr wenige Geréate im Ein-
satz sind, die diesem Standard entsprechen, kommt der Darstellung der Ergebnisse
der tribologischen Untersuchungen mit diesem Simulatorkonzept insofern eine Be-

deutung zu, als diese Ergebnisse auch international publiziert werden sollen.

Im Kapitel ,Diskussion” werden die Ergebnisse aus der in-vitro Untersuchung mit
dem E-SIM-Huftgelenksimulator sowohl mit den Ergebnissen der in der Literatur be-
schriebenen in-vivo Abriebwerten als auch mit den in-vitro Angaben verglichen, wo-
bei nicht nur auf die Abriebmenge, sondern auch das gesamte tribologische Erschei-
nungsbild der Materialpaarungen eingegangen wird. Die ,Schluf3folgerung“ bewertet
kurz zusammenfassend die Ergebnisse und liefert einen Ausblick auf jene Gebiete,
die vom Verfasser dieser Arbeit als dringliche Punkte zur weiteren Aufklarung ange-

sehen werden.

1.1 Geschichtliches zur Hiiftendoprothetik

Die erste endoprothetische (,endo“ aus dem Griechischen endo = ,innen, drin-
nen“ und ,Prothese* mpdBeaic ,Vorsatz, Schaustellung®) Versorgung eines Huftge-
lenkes wird vor der Jahrhundertwende des letzten Jahrtausends angenommen.
Nachweislich wurde im Jahre 1890 von Th. Gluck eine Zweikomponentenprothese
aus Elfenbein und Stah! implantiert, allerdings mit wenig Erfolg, denn die Endo-
prothese mufte nach kurzer Zeit wieder entfernt werden. Im Jahr 1938 wurde ein

® Bauer, F.: Ein modulares Konzept fur die verteilte Steuerung von Simulatoren zur tribologischen
Analyse von Huftgelenksendoprothesen, 2001




4 Geschichtliches zur Hiftendoprothetik

Huftkopf von den Briudern Judet durch Plexiglas ersetzt, jedoch fuhrte der hohe Ab-
rieb zu einer sehr frihen Lockerung und die Prothese mufte ebenfalls wieder ent-
nommen werden. 1943 entwickelte Moore eine nach ihm benannte Hemi-Prothese
aus einer Kobalt-Chrom-Legierung, wobei nur der Kugelkopf durch ein stielférmiges
Metallimplantat mit aufgesetzter Kugel ersetzt wurde. Das Becken wurde unbehan-
delt belassen. Unter diesen Gegebenheiten ist eine Penetration des Beckens durch

die Metallkugel ein durchaus Ubliches Szenario fir lang implantierte Hemi-Prothesen.

Es wurden schlieRlich Endoprothesen entwickelt, bei denen sowohl der Huftkopf als
auch die Huftpfanne ersetzt wird. McKee setzte 1951 eine der ersten Huft-
Totalendoprothesen® (TEP) aus Stahl ein und verwendete etwas spéter eine Kobalt-
Chrom-Legierung als Gleitpaarungsmaterial [140]. Durch Sir John Charnley [51] wur-
de Anfang der 60-er Jahre die moderne Huftendoprothetik mit der bis heute meist
verwenden Metall/Polyathylen-Paarung eingefuhrt. Der Einsatz einer Huft-
Totalendoprothese ist in Abbildung 1 dargestelit. Sie besteht aus einem zementierten
oder zementfrei fixierten Schaft, der in den Markraum des Femurknochens eingefuhrt
wird, einer ebenfalls zementierten oder zementfrei fixierten Pfanne und den beiden
eigentlichen Gleitelementen Kugel und Inlay, die in der Regel modular Gber eine Ko-

nusverbindung aufgesetzt bzw. eingesetzt werden.

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit kann nicht auf die Vielzahl der am Markt befindli-
chen Huftendoprothesensysteme eingegangen werden (geschéatzt werden weltweit
einige 100 verschiedene Systeme). Den meisten Systemen ist jedoch der funktionale
Ansatz eines Kugelgelenkes als bewegungs- und kraftibertragendes Element ge-

mein.

; Wagner, M.: WEB- und W@P-Anbindung eines Computerleitstandes, 2001
Es sind auch die Bezeichnungen Hiftendoprothese (HEP) und die englischen Begriffe artificial hip
joint (AHJ), total hip artroplasty (THA), total hip replacement (THR) gebrauchlich.
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Abbildung 1: Skizze einer Hiift-Totalendoprothese mit Femur und Becken

1.2 Modellierung des Hiiftgelenkes

Far die Modellierung der im Hoftgelenk herrschenden Krafte und Bewegungen gibt
es verschiedene Anséatze. Je nach ,anatomischer” oder technischer” Betrachtungs-
weise werden unterschiedliche Koordinatensysteme zur Beschreibung der Bewe-
gungsabldufe zur Anwendung gebracht. Dabei reicht das Spektrum der Beobach-
tungssysteme von kdrperfesten orthogonalen Systemen (ber kérperfeste nicht-
orthogonale Systeme bis zu raumfesten Laborkoordinaten.

Bei einer korrekten Beschreibung der Bewegungsdaten innerhalb eines (konsistenten)
Koordinatensystems sind alle Bewegungen in alle Koordinatensysteme durch Trans-
formation UberfUhrbar. Die Literatur zeigt allerdings ein recht inkohérentes Bild, was
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vor allem auf die meist lickenhaften Beschreibungen der verwendeten Koordinaten-
systeme zurlickzufuhren ist, wonach die Verwendung von publizierten Bewegungs-
daten nicht ohne genaue Analyse der zugrunde liegenden Koordinatensysteme még-
lich ist. Dadurch ist es zum Teil nur mit entsprechender Interpretation méglich, Be-
wegungsablaufe aus Ganganalysen mit Simulatorbewegungen zu vergleichen. Dem-
zufolge versucht die ISB (International Society of Biomechanics®), eine vereinheitlich-
te Beschreibungsart von biomechanischen Daten zu etablieren, was allerdings nur

zégernd aufgenommen wird.

Fur die VerschleiRprifung von Hiftendoprothesen ist die biomechanische Modellbil-
dung insofern von Bedeutung, als die Bewegungsvorgaben fur Simulatoren aus den
physiologischen Gegebenheit abgeleitet werden sollen. Dal dies nicht immer der Fall
ist, zeigen beispielsweise die weit verbreiteten OBM-Simulatoren (orbital bearing ma-
chines), die Ende der Siebzigerjahre in den USA entwickelt wurden, auf deren Cha-

rakteristik im folgenden noch naher eingegangen wird.

Als EingangsgréRen fur die Ansteuerung von Antrieben in Huftsimulatoren kénnen
neben ,empirisch entwickelten“ Bewegungsabldufen oder den Vorgaben im ISO
Standard ISO 14242 Wear of total hip joint prostheses [97] auch direkt Mef3daten aus
der Ganganalysen herangezogen werden. Es zeigt sich jedoch, daR in der Regel ei-
ne Umrechnung (durch eine Koordinatentransformation) von Eingangsgréflen aus
dem ,Aufzeichnungskoordinatensystem® in das ,Simulatorkoordinatensystem® bené-
tigt wird, um den in-vivo aufgezeichneten Bewegungsablauf des Huftgelenkes im Si-
mulator wiedergeben zu kénnen.

Die Kraft, die zwischen dem Femurkopf und der Huftgelenkspfanne wirkt, wird Gber
mehrere Ansatze ermittelt. Einerseits werden resultierende Krafte auf das Huftgelenk
durch Aufzeichnungen mit KraftmeBplatten in der Ganganalyse gemessen und unter
Einbeziehung der Muskelaktivitdt berechnet, andererseits gibt es eine Reihe von in-
vivo Messungen an implantierten Huftendoprothesen, die mit telemetrischen Kraft-
sensoren bestlckt, die auf den Schaft des Huftimplantats wirkenden Kraftkomponen-
ten messen. Auf diese MeBanordnungen wird im Kapitel ,Kinematik und Kine-
tik* noch naher eingegangen.

® http://www.isbweb.org
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2 Materialien

Im folgenden werden die als Gleitpartner verwendeten Materialien UHMWPE, X-PE,
Kobalt-Basislegierungen und Keramiken beschrieben. Trotz eines Angebotes an ex-
perimentellen, alternativen Gleitpaarungskomponenten (wie z.B. Titannitrid, gehérte-
ten Metallkugeln oder sog. ,diamond-like” kohlenstoffbeschichteten Kugeln usw.) ha-
ben sich die vier genannten Materialien in der Endoprothetik als Gleitpaarungsmate-
rialien weitgehend durchgesetzt. Dabei ist anzumerken, dal} der Grundstoff und die
Granulate fur UHMWRPE- und X-PE-Inlays dieselben sind, es sich demnach bei X-PE
im eigentlichen Sinne nicht um ein neues Material, sondern vielmehr um eine alterna-

tive Herstellungsmethode mit anderen, daraus resultierenden Eigenschaften handelt.

2.1 UHMWPE (Ultra-High Molecular Weight Polyethylene)

UHMWPE wurde im Jahr 1953 entwickelt und seit 1955 von der damaligen Ruhr-
chemie AG in Oberhausen (spater unter dem Namen Hoechst bekannt, heute Ticona,
Kelsterbach, Deutschland) produziert. 1962 wurden die ersten UHMWPE-Inlays von
Sir John Charnley eingesetzt. Ticona ist der weltweit einzige bedeutende Hersteller
des UHMWPE Granulats (engl. ,resin“) und vertreibt seine Produkte unter dem GUR
(,Granulat‘, ,UHMWPE", ,Ruhrchemie“) gefoigt von einer Zahlenfolge, auf die im fol-

genden noch eingegangen wird.

UHMWPE ist das Akronym des ,Ultra-High Molecular Weight Polyethylene“. Es wird
als lineares Homopolymer klassifiziert, wobei die MolekulargréBe mehr als 100.000
Monomereinheiten einspricht, was zu einem Molekulargewicht von 2 bis 6:10° g/mol
fahrt. (Im Gegensatz dazu besitzt beispielsweise HDPE — High Density Polyethylene
— nur ein Molekulargewicht von 0,05 bis 0,25:10° g/mol.) Die Schmelztemperatur von
UHMWPE liegt bei 125 bis 138 °C [122).

UHMWPE als Halbzeug setzt sich einerseits aus kristallinen (lokal geordneten, blatt-
artigen) Strukturen (Lamellen 10 — 80 nm Dicke und 10 — 50 ym L&nge) und ande-
rerseits aus amorphen (ungeordneten) Bereichen zusammen, die zum Teil durch
Verbindungsmolekile zusammengehalten werden (Abbildung 2).
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Abbildung 2: Kristalliner Aufbau von UHMWPE (aus [223])

Die Lamellen brechen das sichtbare Licht und geben bei Raumtemperatur dem
UHMWPE seine undurchsichtige, weie Erscheinung. Uber dem Schmelzpunkt wird
UHMWPE transparent und zeigt ein fur semi-kristalline Polymere typisches Schmelz-
verhalten fur Stoffe mit ca. 50% kristallinem Anteil. -

Normen sind fur UHMWPE in 1ISO 5834 und ASTM F648 festgehalten [8,101], wobei
3 UHMWPE-Granulate spezifiziert sind. Typ 1 und 2 (GUR 1020 und GUR 1050) von
Ticona unterscheiden sich nur in ihrem mittleren Molekulargewicht (3,5-10% g/mol
bzw. 5,5 bis 5-10° g/mol). Type 3 (1900H, mittleres Molekulargewicht > 4,9-10% g/mol)
der Firma Basell (Woluwe Garden, Belgien; friher unter Montell bzw. Himont bekannt)
wird seit 2002 nicht mehr produziert. 1992 wurde die Nomenklatur der ,alten
Hoechst-GUR'’s" (z.B. GUR 415, 412, CHIRULEN P usw.) auf einen 4-stelligen Code
umgestellt und somit wurde aus ,GUR 415° ,GUR 4150“ bzw. ,GUR 4150HP* (fur
high purity). Hierbei steht die erste Ziffer fur die lose Bulk-Dichte des Granulates (z.B.
,4" fur 400 g/l), die zweite Ziffer indiziert, ob das Granulat Kalziumstearate enthalt (,1%)
oder nicht (,0%), die dritte Ziffer korrespondiert mit dem mittleren Molekulargewicht
des Granulats, und die vierte Ziffer wird als firmeninterner Code verwendet. Seit 2002
stellt Ticona kein kalziumstearate-haltiges Granulat (GUR 1120 und 1150) mehr her.
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Kalziumstearat wurde als ,Radikalfanger* wahrend des Herstellungsprozesses von
UHMWPE eingesetzt, wurde aber mit einer Verschlechterung von mechanischen Ei-
genschaften des Granulats in Zusammenhang gebracht, weshalb es nach Entwick-
lung alternativer Herstellungsmethoden seit 1998 bei Ticona nicht mehr verwendet

wird.

Zur Erzeugung des Halbzeuges werden derzeit vor allem zwei unterschiedliche Her-
stellungsprozesse angewandt, Formpressen (engl. ,compression molding") und Ex-
trudieren (engl. ,ram extrusion®). Beiden Prozessen ist gemein, daf} durch kontrollier-
ten Druck und Erwarmung eine Vermischung benachbarter Molekulketten stattfindet,
die eine Konsolidierung des Gemenges zu einem bearbeitbaren Halbzeug bewirkt.
Der é&ltere ,compression molding“-Prozel besteht im wesentlichen aus einer Pres-
sung in der das Granulat unter definierten Temperatur- und Druckbedingungen in bis
80 mm dicke Platten geprelt wird. Der ,ram extrusion“-Prozel} hingegen produziert
meist runde Stangen (bis zu 80 mm Durchmesser), die in einem StangenflieBprozel
hergestellt werden. Beide Herstellungsprozesse liefern marginale Unterschiede in
den mechanischen Eigenschaften des UHMWPE. Die Erzeugung sowohl der einen
als auch der anderen Herstellungsart des Halbzeuges ist im wesentlichen weltweit
auf die drei Firmen Periplas Medical (GroBbritannien), Poly Hi Solidur Meditech
(Deutschland und USA) und Westlake Plastics (USA) konzentriert.

Aufgabe der Implantathersteller ist die maschinelle Formgebung, die Sterilisation und
die Verpackung der Produkte, was aber seinerseits wiederum Einflul auf die Abrieb-
festigkeit, oder allgemein, auf die mechanischen Eigenschaften der UHMWPE-
Implantate hat. So stellte sich heraus, dal® eine Sterilisation mit Gammastrahlung
(2,5 — 5 Mrad) an Luft und anschlieBende Lagerung eine Versprédung des Materials
und eine Verschlechterung der mechanischen Eigenschaften nach sich ziehen. Seit
1995 werden, zumindest in den USA, keine Gamma-an-Luft-Sterilisationen durchge-
fuhrt, statt dessen wird ein Schutzgas (Stickstoff oder Argon) oder zumindest redu-
zierter Sauerstoffgehalt (,gamma inert') bei der Sterilisation angewendet. Weiters
wird das auch hoch-toxische Ethylenoxid-Gas (EtO) und Gas-Plasma-Sterilisation zur
Neutralisierung von Bakterien, Sporen und Viren eingesetzt. Verschiedene Sterilisa-
tions- und Verpackungstechniken sind urheberrechtlich (meist durch Hersteller von
Implantaten) geschitzt (ArCom durch Biomet, Duration und N2-Vac durch Stry-
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ker/Howmedica/Osteonics, Oaless durch Centerpulse Orthopedics Ltd a Zimmer

Company).

2.2 X-PE (,,cross-linked polyethylene”)

Bereits in den 70-er Jahren verwendeten Oonishi in Japan [161] und Grobbelaar in
Sidafrika [80] durch erhhte Gamma-Strahlung hochvernetztes (engl. ,cross-linked")
UHMWEPE (im folgenden ,X-PE" bezeichnet) als Inlay-Material, was aber von der in-
ternationalen Fachwelt relativ wenig Beachtung erfuhr. Erst ab 1998 wurde durch die
PR-Aktivitaten einiger Hersteller geradezu ein ,X-PE-Boom" ausgeldst, der bis dato

anhalt.

Der strahlungsinduzierte ,cross-linking* ProzeBl besteht aus zwei Grundschritten: die
Bestrahlung und die thermische Nachbehandlung. Obwohl bereits schon friher mit
Gammastrahlung (2,5 — 5 Mrad) sterilisiert wurde, war der Effekt der Abriebreduktion
durch strahlungsinduziertes ,cross-linken“ in endoprothetischen Anwendungen kaum

beachtet.

Die Bestrahlung erfolgt mit Gamma- oder Elektronenstrahlenquellen, die im
UHMWPE durch ein Aufbrechen der Molekilketten freie Radikale erzeugen. Diese
ungepaarten Elektronen kénnen einerseits mit benachbarten Molekilketten rekombi-
nieren und dadurch einen héheren Vernetzungsgrad bilden, oder sie bleiben unge-
sattigt und die Molekilspaltungen bleiben aufrecht. Bestrahlt man an Luft, so Uber-
wiegt der Anteil an Molekulspaltungen mit einer Reduktion des Molekulargewichtes
und einer Verschlechterung der mechanischen Eigenschaften. Bestrahlt man jedoch
in einem inerten Medium (Stickstoff, Argon), Uberwiegt der Anteil an Querverbindun-
gen (,cross-links*), wobei aber immer noch freie Radikale vorhanden sind. Diese frei-
en Radikale diffundieren im Lauf der Zeit an die Oberflache und leiten dort eine Oxi-
dation (im Kérper ebenso wie in der Verpackung) mit verschlechterten Eigenschaften
ein. Aus diesem Grund wird eine thermische Nachbehandlung eingefiihrt, durch die
die Molekulketten eine héhere Beweglichkeit verleint bekommen und somit die Még-
lichkeit einer Quervernetzung erhéht wird. Idealerweise wirde diese thermische Be-
handlung oberhalb der Schmelztemperatur bei ca. 150 °C erfolgen, was aber zu ei-
ner Reduktion der kristallinen Bereiche und einer Abnahme der Festigkeit fihren
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wirde. Daher wird bei einer geringeren Temperatur knapp unterhalb des Schmelz-
punktes nachbehandelt. Unterhalb von 135 °C (Schmelzubergang) spricht man von
Tempern (engl. ,annealing®), wahrend oberhalb dieser Temperatur von Umschmel-
zung (engl. ,remelting”) gesprochen wird [126].

Strahlungsinduziertes ,cross-linking“ hat vor allem zwei Nachteile: Erstens erfolgt die
Quervernetzung vor allem im amorphen Materialanteil (50 %) und hinterlaRt somit ein
héchst inhomogenes Polymer und zweitens ist der cross-link-Effekt nicht 100 % und
freie Radikale bleiben trotz thermischer Nachbehandlung bestehen. Somit werden
die bereits ofters zitierten mechanischen Eigenschaften von X-PE gegentber
UHMWPE verschlechtert. In der folgenden Tabelle ist eine Gegenuberstellung der
Streckspannung, Reilfestigkeit und ReiRdehnung fiur konventionelles UHMWPE und
X-PE eines Granulates (GUR 1050) mit verschiedenen thermischen Nachbehandlun-
gen und dem ISO 5834-2 und ASTM F 648 Standard [8,101] angegeben.

Tabelle 1: Mechanische Eigenschaften von UHMWPE, X-PE [223] und der betreffende I1SO
Standard 5834-2 [101]

Material Streckspannung | ReiBfestigkeit | Reilidehnung

[MPa] [MPa] [%]

GUR 1050

extruded” 21,5 50,7 395

GUR 1050

_molded" 21,0 46,8 373

GUR 1050

10 Mrad 23,2 47,6 238

GUR 1050

10 Mrad, 130 °C 22,6 48,5 231

getempert

GUR 1050

10 Mrad, 150 °C 19,5 43,9 146

umgeschmolzen

ISO 5834-2 . : .

Typ 2 Min. 19,0 Min. 27,0 Min. 300

Die Auswirkungen der Quervernetzung auf die Abriebfestigkeit sind duRerst positiv.
Unter Laborbedingungen wird eine 80 — 90 %-ige Reduktion des Abriebs angegeben,
bzw. von manchen Institutionen sogar eine Gewichtszunahme auf Grund der Zwi-

schenstoffablagerungen festgestellt (siehe Kapitel 5.6 ).
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An dieser Stelle sei aber sehr deutlich auf die Risken dieser ,neuen Gleitpaa-
rung“ hingewiesen. Sehr wenige Arbeiten im Bereich der Endoprothetik beschaftigen
sich mit dem Phanomen der Ermidung, der Ermidungsbruchausbreitungsrate und
der Bruchfestigkeit an sich [15,126,158,168]. So sind RiRbildungen unter der Ober-
flache bei reiner zyklischer Druckbelastung bekannt [15], die zu einem lokalen Bruch
oder Delamination fuhren kénnen. Qonishi et al. zeigen dies sehr deutlich in einer
Simulatorstudie, in der bei UHMWPE — mit extrem hohen Strahlungsdosen (bis 150
Mrad) behandelt — Risse und Delaminationen festgestellt wurden [161].

Erganzend sei noch erwahnt, daf® auch chemisch induzierte cross-linking Methoden
existieren. So kénnen z.B. Radikalbilder wie organische Peroxyde [154] oder Silane
dem Granulat beigemengt werden, die beim Schmelzvorgang eine erhdhte Vernet-
zungsdichte hervorrufen [126]. Mehrere Autoren (Oonishi et al. [154], Muratogiu et al.
[161], Lewis [126]) weisen auf Silan-induziertes cross-linked-Material hin und zitieren
dabei die Arbeit von Wroblewski et al. [246], obwohl sich darin kein Hinweis auf die
Vernetzungsmethode finden |aRt. Erst die Arbeiten von Atkinson et al. [10,11] geben
AufschluB, dal es sich bei dem von Wroblewski verwendeten X-PE tatsachlich um

Silan-induziertes Cross-linked-Material handelt.

2.3 Kobalt-Basislegierungen

Bereits Ende der 50-er Jahre entwickelte McKee in England das Konzept einer Me-
tall/Metall-Paarung und wahite dabei eine korrosionsfeste Kobalt-Basislegierung (Co-
28Cr-6Mo-0,2C), die er dann ab 1960 mit Watson-Farrar implantierte [140]. Die ldee
einer Metall/Metall-Paarung wurde einige Jahre spéter von Huggler und Maller in der
Schweiz ibernommen, und bis zum Jahr 1975 wurden ca. 30.000 Exemplare einge-
setzt [236]. Trotz hervorragender Langzeitergebnisse einiger individueller Paarungen
(mehr als 20 Jahre in-vivo) war die Revisionsrate im retrospektiven Durchschnitt aus
der Literatur relativ hoch und lag bei 6,8 % [167]. Die Grunde dafur durften in der
héchst unterschiedlichen Fertigungsqualitat der einzelnen Paarungen gelegen haben.
So konnte bei ungunstigen Fertigungstoleranzen der Passung ein Klemmen der Ku-
gel im Inlay (4quatorialer Kontakt der Gleitpaarungen) auftreten, was wiederum zu
einem hohen Torsionsmoment des Inlays und darUber hinaus zu massivem Abrieb
fahren konnte [140,167,210,217]. Auf Grund zahlreicher Fehlschiage, die in der Lite-
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ratur dargestellt wurden, schwand das Interesse an Metall/Metall-Paarungen bis
1988 eine Renaissance der Metall/Metall-Paarung durch die Firma Sulzer (heute
Centerpulse Orthopedics Ltd a Zimmer Company) mit verbesserter Fertigungsqualitat
eingeleitet wurde [202,236].

Der GroRteil der metallischen Implantatmaterialien ist im 12-teiligen ISO Standard
5832 [59] spezifiziert (siche Tabelle 2), wobei fur Gleitpartner nur die rostfreien Stah-
le und Kobalt-Basislegierungen (Teile 1, 4 — 9, 12) eingesetzt werden. Bei den metal-
lischen Gleitpaarungen, die heute Verwendung finden, werden fast ausschlieRlich
Kobalt-Basislegierungen (,Kobalt-Chrom-Molybdan-GuBlegierung® (ISO 5832 — Teil 4)
und die ,Kobalt-Chrom-Molybd&an-Schmiedelegierung” (ISO 5832 — Teil 12)) verwen-
det. In beiden genannten derzeit glltigen Normen ist die chemische Zusammenset-
zung gleich (auf den Kohlstoffgehalt < 0,35 % wird im folgenden noch genauer ein-

gegangen) (siehe Tabelle 3).

Die zitierten Normen unterscheiden sich in den Forderungen nach den mechani-
schen Eigenschaften und im Abschnitt 4 bei Teil 12 der ISO 5832, in dem auf das
Mikrogeflige eingegangen wird. Es wird dort wie folgt beschrieben: ,Das Mikrogefiige
der Legierung mul3 gleichméBig sein. Die nach Abschnitt 6 (Anm. ISO 643)
bestimmte Korngréf3e darf nicht gréber als Nr. 5 sein.*

Tabelle 2: ISO 5832 Implants for surgery - metallic materials. Die in Klammern gesetzten Uber-
setzungen entsprechen den Titeln der Normen ,,DIN 1SO 5832 Chirurgische Implantate - Metalli-
sche Werkstoffe“- und stellen die offizielle deutsche Ubersetzung dar.

(I1SO 5832 “Implants for surgery - metallic materials”)
(DIN 1SO 5832 ,Chirurgische Implantate — metallische Werkstoffe*)"

Part 1: Wrought stainless steel (Teil 1: Nichtrostender Stahl)

Part 2: Unalloyed titanium (Teil 2: Unlegiertes Titan)

Part 3: Wrought titanium 6-aluminium 4-vanadium alloy

(Teil 3: Titan Aluminium-6-Vanadium-4-Knetlegierung)

Part 4: Cobalt-chromium-molybdenum casting alloy

(Teil 4. Kobalt-Chrom-Molybd&n-Gusslegierung)

Part 5: Wrought cobalt-chromium-tungsten-nickel alloy

(Teil 5: Kobalt-Chrom-Wolfram-Nickel-Schmiedelegierung)
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Part 6: Wrought cabalt-nickel-chromium-molybdenum alloy

(Teil 6: Kobalt-Nickel-Chrom-Molybdén-Schmiedelegierung)

Part 7: forgeable and cold-formed cobalt-chromium-nickel-molybdenum-iron alloy

(Teil 7: Schmiedbare und kaltumformbare Chrom-Nickel-Kobalt-Molybdén Eisenlegierung)

Part 8: Wrought cobalt-nickel-chromium-molybdenum-tungsten-iron alloy

(Teil 8: Kobalt-Nickel-Chrom-Molybdan-Wolfram-Eisen-Schmiedelegierung)

Part 9: Wrought high nitrogen stainless steel

(Teil 9: Geschmiedeter hochaufgestickter rostfreier Stahl)

Part 11: Wrought titanium 6-aluminium 7-niobium alloy

(Teil 11: Titan-Aluminium-6 Niob-7 Knetlegierung)

Part 12: Wrought cobalt-chromium-molybdenum alloy

(Teil 12: Kobalt-Chrom-Molybd&n-Schmiedelegierung)

1) Part 10: ,Wrought titanium 5-aluminium 2,5-iron alloy" (Teil 10: ,Titanknetlegierung Ti5-Al2,5-
Fe“) wurde ersatzlos zuriickgezogen.

Tabelle 3: Chemische Zusammensetzung nach ISO 5832 Teil 4 bzw. Teil 12 (siehe Tabelle 2)

Element Grenzgehalt in %
(Masse/Masse)

Chrom 26,5 bis 30,0

Molybdan 4,5bis 7,0

Nickel max. 1,0

Eisen max. 1,0

Kohlenstoff max. 0,35

Mangan max. 1,0

Silizium max. 1,0

Kobalt Rest

2.3.1 Kobalt-Chrom-Molybdan-GuBlegierung

Fur die Gu- und Schmiedelegierungen nach ISO 5832-4 und -12 gelten die in
Tabelle 3 angegebenen chemischen Zusammensetzungen. Die mechanischen Ei-
genschaften aus Tabelle 4 gelten hingegen nur fir die GuRlegierungen ISO 5832-4
und ASTM F75-01 [9,59].
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Tabelle 4: mechanische Eigenschaften nach I1SO 58324 bzw. ASTM F75-01

Zugfestigkeit Dehngrenze | Bruchdehnung
(ultimate tensile strength) | (yield strength) | (elongation)
R,, min. [MPa] R,0; min. [MPa] A min. [%]
665 450 8

Die ASTM-Normen liefern ausfihrlichere Beschreibungen der zu verwendenden Ko-
balt-Basislegierungen. ASTM F 75-01'° Standard Specification for Cobalt-28 Chro-
mium-6 Molybdenum Alloy Castings and Casting Alloy for Surgical Implants (UNS
R30075) korreliert weitgehend mit der ISO 5832-4 Norm fur die GuRlegierungen und
definiert die gleichen chemischen Zusammensetzungen und mechanischen Eigen-
schaften (siehe Tabelle 3 und Tabelle 4), referenziert aber zuséatzlich noch die Be-
handlungsformen wie ,gegluht’ (engl. ,annealed"), heil-isostatisch-gepret (engl.
,hot isostatically pressed (HIP)") und die Héarte des Materials in Rockwell-Harte (HRC)
mit 25 bis 35 HRC.

2.3.2 Kobalt-Chrom-Molybddn-Schmiedelegierung

Bei den Schmiedelegierungen wird sowohl im ISO-Standard 5832-12 als auch in der
ASTM F1537 zwischen gegluhtem (engl. ,annealed*), warm-gewalztem (engl. ,hot
worked’) und kalt-gezogenem (engl. ,warm worked") Material unterschieden. Die

mechanischen Eigenschaften sind verschiedentlich spezifiziert (siehe Tabelle 5).

Tabelle 5: Mechanische Eigenschaften der Koblat-Chrom-Molybddn-Schmiedelegierung nach
ISO 5832-12 und ASTM F1537 [59,3]. Die Werte in () bezeichnen die ASTM-Spezifikationen

Zugfestigkeit Dehngrenze Bruchdehnung .
Zustand »Uult. tensile stregth* | ,yield stregth* »elongation* [m:éﬁ)
R,, min. [MPa] Ry, min. [MPa] A min. [%]
Gegluht 750 (897) 550 (517) 16 (20) (25)
Warm-gewalzt 1000 700 12 (28)
Kalt-gezogen 1172 (1192) 827 12 (35)

1) Nur in der ASTM-Norm definiert.

1901 bezeichnet das Jahr der Einfuhrung dieses Standards.
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In der alteren Fassung der ASTM F1537-94 ,Standard Specification for Wrought Co-
balt-28-Chromium-6-Molybdenum Alloy for Surgical Implants® fur Kobalt-Basis-
Schmiedelegierungen von 1994 wird noch nicht zwischen den hoch- und niedrig-
kohlenstoffhaltigen Legierungen unterschieden. Erst durch die Revision dieser Norm
im Jahre 2000 wurden auch im Titel die UNS-Nummern'! dieser Legierungen einge-
fagt. Die ASTM F1537-00 ,Standard Specification for Wrought Cobalt - 28Chromium
- 6Molybdenum Alloy for Surgical Implants (UNS R31537, UNS R31538, and UNS
R31539)" unterscheidet ab diesem Zeitpunkt zwischen niedrigkohlenstoffhaltigen
(engl. ,Jow carbon®, LC) Legierungen (UNS R31537) mit max. 0,14 % Gewichtspro-
zent Kohlenstoff und den hochkohlenstoffhaltigen (eng!l. ,high carbon”, HC) Legie-
rungen (UNS R31538) mit einem Kohlenstoffgehalt zwischen 0,15 und 0,35 %.

Tabelle 6: Chemische Zusammensetzung der Kobalt-Basisschmiedelegierungen nach ASTM
F1537-00

Grenzgehaltin %
(Masse/Masse)

Legierung 1 Legierung 2 Legierung 3
Element UNS R31537  |UNS R31538 UNS R31539

(low carbon) (high carbon) ggggg)ersion strengthe-
Chrom 26,0 bis 30,0 26,0 bis 30,0 26,0 bis 30,0
Molybdén 5 bis 7,0 5bis 7,0 5 bis 7,0
Nickel Max. 1,0 Max. 1,0 max. 1,0
Eisen Max. 0,75 Max. 0,75 max. 0,75
Kohlenstoff Max. 0,14 0,15 bis 0,35 max. 0,14
Mangan Max. 1,0 Max. 1,0 max. 1,0
Silizium Max. 1,0 Max. 1,0 max. 1,0
Kobalt Rest Rest Rest

2) Frei Ubersetzt: Verstarkung durch Feinverteilung

In der informellen Erkldrung zu diesem Standard (Appendix X1.2) wird sinngemaf
erklart, dall auf Grund von Kundenwinschen die chemische Zusammensetzung auf
hoch- und niedrigkohlenstoffhaltige Legierungen ausgeweitet wurde. Woértlich steht
zur Legierung 2 (HC-Legierung): ,Alloy 2 contains a greater volume fraction of car-

" UNS steht fur ,Unified Numbering System for Metals and Alloys". Kobaltbasis-Legierungen begin-
nen mit R3.
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bides compared to Alloy 1". X1.3 definiert die Legierung 3 als Schmiedelegierung mit
aluminium-lanthanum-haitigen Oxyde/Nitride. Auf Grund der Hinweise in der ASTM
1537-00 ist anzunehmen, daf} diese Legierung auf eine Patentierung durch die Firma

Howmedica zurlckzufihren sein durfte.

In einem neuen Revisionsentwurf fir die 1ISO 5832-12 (derzeitiger Stand CD ,com-
mittee draft" Nov. 2003) soll ebenfalls zwischen HC- und LC-Legierungen unter-

schieden werden.

2.3.3 Die ASTM F799 Schmiedelegierung

Fur die ASTM F799 ,Standard Specification for Wrought Cobalt - 28Chromium -
6Molybdenum Alloy Forgings for Surgical Implants (UNS R31537, UNS R31538, and
UNS R31539)" existiert kein 1SO-Aquivalent. Als Erklarung zu diesem Standard (Ap-
pendix X1.1) wird die Charakterisierung der Beschaffenheit und Eigenschaft jener
thermomechanisch bearbeiteten Legierungen genannt, die keinen weiteren metallur-
gischen Bearbeitungen mehr unterzogen werden dirfen. Gleich anschlielend ist zu
lesen (X1.2), daf3 die feinkérnigere, homogene metallurgische Struktur Vorteile in
bezug auf die Zugfestigkeit und Ermidungsbesténdigkeit gegentiber der GulBllegie-
rung (ASTM F75) besitzt.

Die Veranderung dieser ASTM-Norm zwischen 1995 und 2002 ist insofern von Be-
deutung als viele Hersteller moderner Metall/Metall-Paarungen auf diese Norm ver-
weisen. In der Version von 1995 wird noch auf den Herstellungsprozef’ selbst Bezug
genommen (hdmmern, pressen, rollen, extrudieren oder stauchen), was in den dar-
auffolgenden Versionen weggelassen wurde. In dieser Version (ASTM F799-95) ent-
spricht die chemische Zusammensetzung weitgehend jener der Guf3legierungen mit
einem maximalen Kohlenstoffgehalt von 0,35 % (siehe Tabelle 3) und die mechani-
schen Eigenschaften jenen des kalt-gezogenen Schmiedematerials aus Tabelle 5. In
Punkt 8 (,Special Tests") wird darauf hingewiesen, da die Korngréle 5 (oder kleiner)
betragen soll und dal in diesen thermomechanisch behandelten Metallen (eng!. ,for-
gings") keine vollstédndige Rekristallisation der gesamten Mikrostruktur zu einer fei-
nen Korngréfie mdéglich erscheint und demnach Zwillingsbildungen mit der GréRe 2
in 50% der betrachteten Mikrostruktur zulassig sind, wenn der restliche Anteil des
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Gefuges GroRe 5 entspricht. Diese mechanischen und metallurgischen Vorgaben
wurden bis zur derzeit glltigen Version ASTM F799-02 beibehalten.

Der Verweis auf die chemische Zusammensetzung wurde erstmals 1999 geéndert,
da nicht mehr auf die Zusammensetzung der GuBlegierung nach ASTM F75 verwie-
sen wurde, sondern auf die Zusammensetzung der Schmiedelegierung nach ASTM
F1537, dies aber nur ,nominell", da die damals gultige ASTM F1537-94 exakt der
chemischen Zusammensetzung der GuBlegierung entsprach (also Kohlenstoffgehalt
< 0,35 %). (Die Einfuhrung der Unterscheidung zwischen HC- und LC-Legierungen
fand fur die ASTM F1537 erst im Jahr 2000 statt, konnte somit nicht beim Inkrafttre-
ten der Norm ASTM F799-99 im Jahr 1999 als Bezug herangezogen werden.) Erst in
der letzten Revision des Dokumentes ASTM F799 im Jahr 2002 wurde auf HC- und
LC-Legierungen Bezug genommen, indem diese explizit im Punkt & mit Verweis auf
die seit 2000 gultige ASTM F1537 benannt wurden.

2.3.4 Karbidbildungen in Kobalt-Basislegierungen

In den vorangegangenen Kapiteln wurde aus dem Grund so detailliert auf die me-
chanischen und chemischen Eigenschaften, insbesondere auf den Kohlenstoffgehalt
eingegangen, da sowohl von Herstellerseite als auch von der relevanten Literatur das
Thema Karbidbildung eine dominierende Rolle bei verschleifRtechnischen Betrach-
tungen zur Metall/Metall-Paarung einnimmt. Vorausschickend muf} festgehalten wer-
den, daR sich die Verwendung der Bezeichnung HC fur ,high carbon* und LC fur ,Jow
carbon® zwar aus den Normen ergibt, die tribologische Auswirkung aber mehr auf
dem Vorhandensein von Karbiden zu beruhen scheint [76,121,167,
183,199,214,244,245]. So bezeichnen beispielsweise Plitz et al. HC-Legierungen als
.high-carbide-Legierungen” und LC-Legierungen als ,low-carbide-Legierungen an-
statt als ,high-carbon® bzw. ,low carbon® [167]. Obwohl die Karbidbildung einen ge-
wissen Kohlenstoffgehalt der Legierung voraussetzt, kann auf Grund der verschiede-
nen thermomechanischen Bearbeitungsprozesse bei der Herstellung nicht notwenig-
erweise von einem hohen Karbidgehalt bei hochkohlenstoffhaltigen Legierungen
ausgegangen werden. Das Gegenteil beweist die Arbeit von Cawley et al. [46].
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Bei den schon mehrfach angesprochenen Karbiden handelt es sich um Korngren-
zenkarbide mit einer allgemeinen Bezeichnung MC, wobei M eine komplexe Kombi-
nation aus den Legierungsbestandteilen Chrom und Molybdan bezeichnet, wahrend
C fur das Element Kohlenstoff steht. So kénnen bei den o.a. Legierungen M2sCe,
M,3Cs, M;C3 und MgC Karbide unterschieden [46,214,233,244] und nach Wimmer et
al. eine Zuordnung der M23Cs (M: Cr, Co) sowohl an Korngrenzen als auch innerhalb
eines Kornes mit einer Gré3e von 1 — 5 ym getroffen werden, wéahrend MsC (M: Mo,
Cr) Karbide wesentlich kleiner sind und nur innerhalb eines Kornes anzutreffen sind.
Die Harte der M23Cs Karbide betragt 1170 bis 1300 HVy g5, wahrend die Mikroharte
des Gefuges nur mit 434 + 30 HVyos beziffert wird [244]. Allgemein zeigen
GuRlegierungen groRere Karbide (bis 20 ym) als Schmiedelegierungen (2 — 5 pm)
[46,214,233], wie die Abbildung 3 zeigt.
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C Kobalt-Basis-Schmiedelegierung nach ASTM F1537

C

¢) LC Kobalt-Basis-Schmiedelegierung nach ASTM F1537

Abbildung 3: Gefiige verschiedener Kobalt-Basislegierungen a) GuBlegierung nach ASTM F75,
b) HC Schmiedelegierung nach ASTM F1537 und c¢) LC Schmiedelegierung nach ASTM F1537.

Aus Wang et al. [233]
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Die heute erzielbaren Oberflaichenrauhigkeiten liegen je nach Legierungsart bei HC-
Schmiedelegierungen bei R, = 0,020 bis 0,025 ym [183] bzw. bei LC-Schmiede-

legierungen bei nur R, =6 — 7 nm [77].
2.4 Keramik

Die Herstellung von Keramiken fir den Einsatz als Gleitpaarungen in der Endo-
prothetik ist auf einige wenigen Firmen beschrénkt. Die im folgenden angefiihrten
Informationen und das Zahlenmaterial basieren demnach auf Firmeninformation bzw.
Literatur, die in den meisten Fallen von den Herstellerfirmen selbst geprégt ist. Aus
diesem Grund werden — anders als in den vorangegangenen Kapiteln — einzelne
Produkte mit deren Herstellern benannt. Es sind dies fur die Aluminiumoxidkeramik
die Firmen Ceramtec AG (Deutschland), Keramed (Deutschland), Metoxit/Saphirwerk
(Schweiz), Ceraver-Osteal (Frankreich) und Morgan-Matroc (Grofibritannien), sowie
fur die Zirkonoxidkeramiken die Firmen Saint-Gobin/Desmarquest (Frankreich), Bio-
Pro (USA) und Kyocera (Japan), wobei die meisten Firmen auch beide Keramikarten

anbieten.
2.4.1 Aluminiumoxidkeramik

Die am haufigsten verwendete Keramik als Gleitpaarungskomponente ist Aluminium-
oxidkeramik der Firma Ceramtec AG, Plochingen, Deutschland (friher Feldmuhle

2 werden seit 1990 hochreine

AG). Unter dem Markennamen Biolox forte '
Aluminiumoxidkeramiken nach ISO 6474 ,Implants for surgery — Ceramic materials
based on high purity alumina“ bzw. ASTM F603 ,Standard Specification for High-
Purity Dense Aluminum Oxide for Surgical Implant Application® im HIP-Prozef3 (heif3
isostatisch gepreft) hergestellt. Die chemische Zusammensetzung muf? It. Normen
folgenden Anspriichen genuigen: > 99,5 % Aluminiumoxid (a-Phase Al;O3, Korund), <
0,3 % das Sinteradditiv MgO und < 0,1 % Verunreinigungen. Laut Norm ist eine
KorngréRe von < 4,5 um gefordert, was von Seiten der Hersteller mit Korngré3en <
1,8 um Ubertroffen wird [180,115,240]. Die altere Biolox-Keramik (Biolox ohne den
Zusatz ,forte”, vor 1990) unterscheidet sich vor allem in der KorngréRe (KorngréRe

ca. 7 um) von der neueren Biolox-forte Keramik, die seit dem Jahr 1990 und seit

'2 Biolox, Biolox forte und Biolox delta sind eingetragene Warenzeichen der Firma Ceramtec AG, Plo-
chingen, Deutschland.
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der neueren Biolox-forte Keramik, die seit dem Jahr 1990 und seit 1994 im HIP-
SinterprozefR hergestelit wird [241].

im Jahr 2000 wurde erstmals ein keramischer Kompositwerkstoff — Alumina Matrix
Composite (AMC) — unter dem Handelsnamen Biolox delta vorgestellt. Der Alumini-
umoxidmatrix wurden 24 % Y-TZP'? Zirkonoxid und Spuren von Chromoxid (Cr,03)
beigemengt, um die Bruchzahigkeit und Biegefestigkeit der reinen Aluminiumoxidke-
ramik zu erhéhen [47,174). Die Abbildung 4 zeigt das Gefuige der Biolox delta Kera-
mik mit den Zirkonoxid-Keramik Einschliissen (Pfeil) und den als ,platelets® bezeich-

neten Chromoxid-Einschlissen (Rechteck).

Typische Rauheitswerte fur Aluminiumoxidkeramiken liegen bei R, = 0,002 pm [115]}.
Die mechanischen Eigenschaften sind zusammen mit jenen der Zirkonoxidkeramik in
der Tabelle 7 angefuhrt.

CeramTec 5. OkV 15 5mm x10.0k SE L) 6/30/39

Abbildung 4: Geflige der Biolox delta Keramik mit den Zirkonoxid-Keramik Einschliissen (Pfeil)
und den als ,platelets* bezeichneten Chromoxid-Einschliissen (Rechteck). Nach Rack u Pfaff
[174).
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2.4.2 Zirkonoxidkeramik

Die Zirkonoxidkeramik (ZrQO.) ist in der ISO 13356 ,/mplants for surgery — Ceramic
materials based on yttria-stabilized tetragonal zirconia (Y-TZP)* und ASTM F1873
,Standard Specification for High-Purity Dense Yttria Tetragonal Zirconium Oxide
Polycrystal (Y-TZP) for Surgical Implant Applications® spezifiziert und besitzt ein we-
sentlich feineres Gefuge (s 0,6 ym) als die Aluminiumoxidkeramik. Die mechani-
schen Eigenschaften sind im Vergleich zur Aluminiumoxidkeramik in der Tabelle 7
angefuhrt. Y-TZP bietet weiters eine hohere mechanische Festigkeit, mull aber durch
das Beimengen von Yttriumoxid (Y203) stabilisiert werden, da das Phasendiagramm
der Zirkonoxidkeramik mehrere Umwandlungen mit Volumenéanderungen aufweist
[39,115]. Bei 37 °C liegt die Y-TZP-Keramik in der metastabilen, tetragonalen Phase
vor, in der durch hohe lokale Spannungen eine Phasenumwandlung von tetragonal
zu monoklin stattfinden kann. Aus diesen Grinden liegt seit 1996 auch eine Warnung
der FDA (Food and Drug Administration) und MDA (Medical Device Agency) vor, wo-
nach Y-TZP-Keramiken nicht in Autoclaven sterilisiert werden sollen [71,146].

Das Produkt Prozyr (eingetragenes Warenzeichen der Norton/Demarquest, Saint-
Gobain Advanced Ceramics Desmarquest, Frankreich) war lange Zeit die bekannte-
ste Zirkonoxidkeramik am Markt, bis 2001 durch einen Fehler im Sinterprozef3 aus
zwei Serien mit 1375 Kugeln 343 Bruche verzeichnet wurden und ein weltweiter
Ruckruf'* nicht nur dieses Produkt vom Markt nahm, sondern auch der Zirkonoxidke-

ramik an sich einen betrachtlichen Imageschaden beifugte.

Tabelle 7: Materialeigenschaften der Biokeramiken aus KiloR et al. [115], Rack und Pfaff [174]
und ISO 13356 [96]

o | tire |y | Sk " [arunese | e
[mg/mm?] um) [HVo,] [MPa) [MPa] [W/mK]
Drolox 3,98 <18 2300 4000 580 25
S‘ecl’t':" 4,365 na. 1975 4700 1150 na.
ﬁf_‘%\:;id 6,04 <0,6 1250 2200 1000 2

3 TZP steht fur ,polychristalline zirconia with tetragonal phase®; wihrend das Y auf den Stabilisator
Yttriumoxid (Y»0,) hinweist.
" nttp:/iwww. prozyr.com/PAGES_UK/Biomedical/historic.htm
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2.4.3 Proof-Testing und Kopfbriiche

Auf Grund der den Keramikkomponenten inhdrenten Eigenschaft der Sprédigkeit ist
die Gefahr von Briichen in-vivo seit jeher ein Grund zur Besorgnis, weshalb die mei-
sten Hersteller ein sog. 100 %-Proof-Testing in ihrem Herstellungsverfahren einge-
fagt haben [39,164,179,180].

Nach dem 100 %-Proof-Testing wird jede Kugel in der Fertigung einer kurz andau-
ernden (< 1 s) mechanischen Belastung in der GréofRenordnung des von der FDA
festgelegten Grenzwertes von 46 kN unterzogen. Dies wird in der Regel durch Auf-
bringen von hydrostatischem Druck in der Konusbohrung erzielt, da ein Aufstecken
der Kugel auf einen Konus und anschlieRende Belastung wie nach ISO 7206-5 [103]
eine Schadigung der Konusbohrung nach sich ziehen wirde und die Kuge! somit un-
brauchbar ware. Ebenso wurde von der fruher blichen Art der mechanischen Gravur
Abstand genommen und auf eine Lasermarkierung umgestellt, um mégliche Vor-

schadigungen in der Produktion zu vermeiden.

In engem Zusammenhang mit dem 100 %-Proof-Testing stehen die Kopfbriche der
Keramik/Keramik-Paarungen in-vivo. Auf Grund der Sprédigkeit des Materials kén-
nen bereits kleinraumige, zonale Uberbeanspruchungen des Materials zu Fissuren
fuhren, die in Folge ein Totalversagen, einen Kugel- oder Inlaybruch, auslésen kén-
nen. Ursachen fur derartige Briche sind vielfaltig (nicht aufeinander abgestimmte
Konusbohrungen der Keramikkugel und des Schaftkonus, DrittkérperverschleiB3, ,im-
pingement* usw.). Derartige Schadensfélle zu vermeiden erfordert ein diesbeziglich
geschultes BewuRtsein des Operateurs, da die Verletzung gewisser Grundregeln bei
der Anwendung von Keramik/Keramik-Paarungen katastrophale Folgen haben kann.
Nach den jangsten verfugbaren Zahlen der Hersteller liegen die Frakturraten bei den
modernen Biolox-forte-Paarungen (ab 1994) in der Héhe von etwa 0,01 % [242], bei
der Ceraver-Paarung bei 0,05 % [208] und fur eine vermutlich japanische Alumini-
umoxidkeramik bei 0,035 % [160]. Die Hersteller bemuhen sich, durch wiederholte
Publikationen die sehr geringen Bruchraten von Keramikképfen aufzuzeigen und
darauf zu verweisen, daf} andere Komplikationen, wie z. B. aseptische Lockerungen,

ofter zu einer Revision filhren als Keramikbruche. Trotz 100 %-Proof-Testing und
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anderer qualitatssichernder MaBnahmen bleibt jedoch die Gefahr des Total-
versagens und der daraus resultierenden Komplikationen einer schwierigen Revisi-
onsoperation bestehen, wenngleich die Initialschadigung auch manchmal durch den

Operateur verschuldet sein kann.

2.5 Formen und Gréen

Die Formen und Gréf3en von Hiftendoprothesen sind in den Standards I1SO 7206-1
.Implants for surgery — Partial and total hip joint prostheses: Part 1: Classification and
designation of dimensions” und ASTM F370 ,Standard Specification for Proximal
Femoral Endoprosthesis” festgelegt. Speziell fur die Oberflichen der Gleitpaarungen
gelten die Normen ISO 7206-2 ,Implants for surgery — Partial and total hip joint pros-
theses: Part 2: Bearing surfaces made of metallic, ceramic and plastic materials* und
ASTM F2033 ,Standard Specification for Total Hip Joint Prosthesis and Hip Endo-
prosthesis Bearing Surfaces Made of Metallic, Ceramic, and Polymeric Materials®,
auf die im folgenden detaillierter eingegangen wird.

Die Abweichungen der Spharizitat der Képfe sind seit 1996 nach dem in Anhang A1
der ISO 7206-2 angefuhrten Protokoll unter Verwendung einer KoordinatenmelRma-
schine zu ermitteln und dirfen das MaRl von 10 um (5 ym nach ASTM F2033) nicht
Uberschreiten. (Die in der vorangegangenen Norm 7206-2 (vor 1996) benannte Me-
thode zur Rundheitsmessung ISO 4291 ,Methods for the assessment of departure
from roundness* wird seit dem Jahr 1996 nicht mehr angewandt.) Hingegen wird die
Anforderung an die Rauheit der Gleitpaarungsoberflachen von metallischen Képfen
mit R, < 0,05 pym und keramischen Képfen mit R, < 0,02 pm nach 1SO 468 [100]
festgelegt. Die ASTM F 2033 spezifiziert weiters die MeRposition bei 30° Neigung
vom Pol der Kugel [6]. Die Dimensionsabweichungen vom nominalen Kugeldurch-
messer dirfen den Toleranzbereich von -0,2 mm bis 0 mm nicht Uberschreiten.

Inlays aus UHMWPE haben folgenden Kriterien zu genigen: Die Sphérizitatsabwei-
chung nach der in Anhang A2 von ISO 7206-2 angefihrten Methode darf nicht gro-

Ber als 100 ym sein, die Oberflachenrauheit R, muB kleiner als 2 ym sein und die

Dimensionsabweichungen vom nominalen Durchmesser missen — bei 20 °C - in-
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nerhalb des Toleranzfeldes von +0,1 mm bis +0,3 mm liegen, also (iberdimensioniert

sein, um ein Klemmen auszuschlieRen (laut ASTM: +0,0 mm bis +0,3 mm).

Nur die ASTM F2033 spezifiziert zur Zeit die Oberflachenrauheiten und Rundheits-
abweichungen von Metall- bzw. Keramik-Inlays mit Werten wie bei den Képfen aus

demselben Material.
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3 Kinematik und Kinetik

Schon seit dem Beginn der Entwicklung moderner Huftendoprothesen durch Sir John
Charnley (1911-1982) [51] in den frihen 60-iger Jahren war man um Erkenntnisse
bezuglich der in-vitro VerschleiBeigenschaften der verwendetén Materialien bemuht.
Wie in den vorangegangenen Kapiteln beschrieben, wurden im Laufe der Entwick-
lungen eine Reihe von unterschiedlichen tribologischen Prifsystemen fur Abriebtests
an Endoprothesen herangezogen. Schon bald zeichnete sich jedoch ab, dafl die
.einfacheren Prufstande“, also Modell-Tribometer nach Prinzipien wie Stift-Scheibe
(engl. ,pin-on-disk"), Ring-Scheibe (engl. ,ring-on-disk*), Stift-Platte (engl. ,pin-on-
plate) usw., nur einen wenig zielfUhrenden Beitrag zur ,Voraussage® der Abriebei-
genschaften von Endoprothesenmaterial in-vivo liefern konnten. Durch den Versuch,
den menschlichen Gang und die dabei induzierten Krafte und Bewegungen auf das
kiinstliche Gelenk besser nachzubilden, wurden Testsysteme mit immer besserer
Berucksichtigung ,physiologischen Gegebenheiten® entwickelt, der geratetechnische

Aufwand dahinter stieg.

Im folgenden Abschnitt soll auf die kinematischen und kinetischen Charakteristika der
bekanntesten in Verwendung befindlichen Hiftsimulatoren sowie des ISO Standards
14242-1 [97] naher eingegangen werden. Ziel ist es, einen Einblick in den Aufbau
dieser Huftsimulatoren zu geben und deren Vergleichbarkeit aus Sicht der Relativ-

bewegung und Krafteinbringung zum menschlichen Gang zu beleuchten.

Zum Bewegungsmuster im Huftgelenk liegen Studien einer finnischen Gruppe (Prof.
Saikko, Technischen Hochschule Helsinki, Finnland) vor [42,194]. Diese wurden
durch den Autor der vorliegenden Arbeit hinsichtlich der Analyse des Standards 1ISO
14242 ,Wear of total hip joint prostheses — Part 1. Loading and displacement pa-
rameters for wear-testing machines and corresponding environmental conditions for
test’, des E-SIM-Hulftgelenksimulator, eigener Ganganalysen an Patienten und der
OBM-Simulatoren ergénzt. Durch die zunehmende Akzeptanz des 2002 erschiene-
nen ISO Standards 14242-1 [97] ist anzunehmen, daB zukinftig konzipierte Huftsi-
mulatoren zumindest im Bereich der Relativbewegung und Krafteinleitung dem ISO
Standard folgen; daher solite sich die Anzahl der zu untersuchenden Simulatorsy-

steme nicht weiter erhthen.



Kinematik und Kinetik 29

3.1 Das ISB-Koordinatensystem

Far die in den folgenden Kapiteln gemachten Analysen der Bahnkurven an den
Gleitpaarungsoberflachen und die Berechnung des Lastgleitweges ist die Bestim-
mung des verwendeten Koordinatensystems mit der Festlegung der Drehreihenfolge
unumganglich. Alle nachfolgenden Berechnungen und Graphiken beziehen sich auf
das von der ISB vorgeschlagene Koordinatensystem, das im folgenden naher spezi-

fiziert wird.
Die Bedeutung der Drehreihenfolge fur raumfeste Koordinatensysteme soll anhand

der Abbildung 5 skizziert werden. Demzufolge ist bei identer Winkelauslenkung um
die jeweilige Drehachse auch die Reihenfolge der Drehbewegungen zu beachten.

B
T (Markierung) 1 é 2. Drehung

1. Drehung

—* B> —

{(Markierung) (Markierung)

B
T (Markierung) $ 1. Drehung T
2. Drehung

(Markierung) (Markierung)

Abbildung 5: Auswirkung der Drehreihenfolge bei raumfesten Koordinatensystemen (aus
Bauer [18]).

Die ISB gab im Juli 2000 eine Empfehlung fur die standardisierte Beschreibung von
Daten der Huftkinematik heraus [91]. Dieses unbetitelte Dokument entstammt der Hip
Joint Working Group des ISB-Komitees fur ,Standardisierung und Terminologie* und
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ist iber den Web-Server der ISB frei erhaltlich’. Im wesentlichen wird dabei auf die
Arbeit von Grood and Suntay [82], die 1983 flr die kinematische Beschreibung des
Kniegelenkes entstand, Bezug genommen und fur die Hufte adaptiert. In der Arbeit
der I1SB-Arbeitsgruppe werden zwei orthogonale, rechtsdrehende, kérperfeste Koor-
dinatensysteme unabhéangig fur das Becken und das Femur definiert, wobei die Ko-
ordinatenachsen an anatomischen Punkten orientiert sind (Abbildung 6) [16,247,248].

Floating

EPICONDYLES

Abbildung 6: Beckenfestes (p Pelvis) und femurfestes (f Femur) Koordinatensystem nach der
ISB-Empfehlung aus [91]

3.1.1 Hiiftgelenkmittelpunkt

Fur die Ermittlung des Drehmittelpunktes stehen der ,funktionelle® und der ,determi-
nistische® Ansatz zur Auswahl. Beim ,deterministischen* Ansatz wird auf Grund der
Abweichung des Acetabulums (Beckenpfanne) von der idealen Kugelschalenform
mittels einer Regressionsmethode der Drehmittelpunkt des Huftgelenks einer norma-
lisierten Beckengeometrie ermittelt [91]. Fir kinematische Analysen des Huftgelen-
kes, bei der es zu physiologisch Uiblichen Auslenkungen des Femurs kommt, wird
jedoch der ,funktionelle® Ansatz bevorzugt [44]. Bei diesem Ansatz wird auf Grund
der Positionsdnderung des Femurs der Drehmittelpunkt durch Optimierungsalgorith-

"> http:/www.isbweb.org/standards/hip.pdf
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men ermittelt, was im Hinblick auf die Verwendung von (fast) ideal runden Kugeln als

Huftgelenkskopfersatz auch gerechtfertigt erscheint.

3.1.2 Koordinatenachsen

Das Huftkoordinatensystem setzt sich aus zwei kérperfesten, orthogonalen Koordina-
tensystemen zusammen: Das Beckenkoordinatensystem orientiert sich an mehreren
anatomischen Punkten (engl. ,landmarks”). Der Mittelpunkt der Linien zwischen dem
rechten und linken vorderen unteren Darmbeinstachel (spina iliaca anterior superior,
engl. ,anterior superior iliaca spine‘ (ASIS)) wird als Koordinatenursprung des Bek-

kensystems festgelegt. Die positive Z,-Achse weist vom Ursprung horizontal zum
rechten unteren Darmbeinstachel, wahrend die X, -Achse in einer orthogonalen Ebe-

ne liegt und durch den Mittelpunkt zwischen dem rechten und linken hinteren unteren
Darmbeinstachel (spina iliaca posterior superior, engl. ,posterior superior iliac spi-
ne* (PSIS)) nach vorne (anterior) weist. Einem rechtsdrehenden orthogonalen Koor-

dinatensystem folgend ist die Y -Achse somit in Richtung Femurkopf (cranial) orien-
tiert (siehe Abbildung 6).

Das femurale Koordinatensystem ist durch eine Achse Y; charakterisiert, die sich aus

dem Mittelpunkt zwischen den &uBersten Punkten der inneren und dueren (media-
len und lateralen) Epicondylen und dem Mittelpunkt des Huftgelenkskopfes ergibt

und nach oben weist. Die Zi-Achse ist orthogonal dazu und liegt in jener Ebene, die
durch den Mittelpunkt des Huftgelenkskopfes und die beiden femoralen Epicondy-
lenpunkte aufgespannt wird; Z; weist nach auBen. Die X;-Achse steht wiederum
rechtwinkelig auf die beiden Femur-Achsen und weist — so wie die X,-Achse — eben-

falls nach vorne.

Ein resultierendes Huftkoordinatensystem setzt sich beispielsweise aus der femora-
len Yi-Achse, der beckenfesten Z;-Achse und jener Achse zusammen, die bei jeder
Auslenkung des Femurs orthogonal zu den beiden kérperfesten Achsen steht. Diese
Achse wird als ,fliegende Achse® (engl. ,floating") Xﬂoaﬁng bezeichnet. Diese von
Grood und Suntay [82] vorgestellte Annahme wird fur die Hufte adaptiert und die Fle-

xion/Extension (FE) als Bewegung um die Z;-Achse, die interne-externe Rotation
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(IER) als Bewegung um die Yi-Achse und die Adduktion/Abduktion (AA) als Bewe-

gung um die ,fliegende” Xpqqing-Achse definiert .

Fur die in den folgenden Kapiteln verwendete Betrachtungsweise werden in Uberein-
stimmung mit der ISB-Vorgabe die Bewegungen des Femurs relativ zum Becken nur
durch Rotationen beschrieben und das Gelenk als Kugel angenommen. Durch die
Verlagerung des Koordinatenursprungs in den Kugelmittelpunkt reduzieren sich die 4
x 4-Matrizen, die auch eine Translation berlcksichtigen, zu reinen 3 x 3-

Drehmatrizen:

£y
]

N 00

a 0N

a 00

[
—
[y
(33

Gleichung 1

Die Flexion/Extension wird durch den Winkel a um die Z,-Achse beschrieben,

cosax -—-sina 0

R (a)=|sinad cosa O

0 0 1
Gleichung 2
die interne/externe Rotation durch den Winke!l f um die Y,-Achse
cosf 0 sing
RB= 0 1 0
—sinf3 0 cosf
Gleichung 3

und die Adduktion/Abduktion durch den Winkel y um die X,-Achse
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1 0 0
R () ={0 cosy -siny
0 siny cosy

Gleichung 4

3.2 Krafteinleitung

Neben den kinematischen Analysen der Relativbewegung zwischen Femurkopf und
Beckenpfanne haben die Kréfteverhaltnisse im Gelenk eine ebenso entscheidende
Bedeutung auf die Abriebsimulation. J.P. Paul fuhrt 1997 in seinem Vortrag vor der
ISB zum Thema ,Festigkeit von Ortho- und Endoprothesen” die verschiedenen An-

sédtze zur Ermittlung der Gelenkskraft an [163]:

So legt eine Gruppe von Arbeiten Messungen mit KraftmeRplatten in der Ganganaly-
se von ,gesunden” und hiftendoprothesenversorgten Personen einer anschlieRen-
den Berechung der Kontaktkraft im Gelenk unter Berucksichtigung der Muskelaktivi-
tat zu Grunde [55,162,185,209]. Fur die qualitative Darstellung der resultierenden
Kraft im Huftgelenk ergaben diese Messungen die heute verwendeten Diagramme
des Kraftverlaufes mit einem deutlichen ,Doppelhécker® (engl. ,double peak®) in der
Kraftkurve durch das Aufsetzen der Ferse und das Abheben der Zehen (Abbildung 7,
Abb. 8.5 aus Paul 1967 [162]).
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Abbildung 7: Kraftverlauf im Hiiftgelenk aus Abb. 8.5 (aus Paul [162])

Einen anderen Zugang liefern telemetrische Messungen der Gelenkskraft an implan-
tierten Huftendoprothesen [25,56,69,189,218]. Auch hier zeigt sich deutlich der quali-
tative Verlauf der Gelenkskraft mit einem Doppelhécker beim normalen Gehen und
dem ca. Dreifachen des Kérpergewichtes im Moment des Ferseaufsetzens. Fur den
Fall des Stolperns berichtet Bergmann vom bis zu achtfachen Kérpergewicht [23].
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Eine anschauliche Zusammenstellung von — sowoh! telemetrisch gemessenen als
auch im Ganglabor aufgezeichneten — MelRdaten liefert die Abbildung 8 aus Paul
1999 [163)).
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Abbildung 8: Gemessene und berechnete Werte der resulitierenden Hiiftgelenkskraft als Vielfa-
che des Korpergewichtes (,body weight“) iiber der Schrittgeschwindigkeit (m/s). Offene
Symbole reprdsentieren Daten von implantierten MeBaufnehmern; gefiilite Symbole
kennzeichnen aus Ganganalyse berechnetet Gré8en (aus Paul [163]).

3.2.1 Resultierende Kraftrichtung

Neben der Dynamik und maximalen Belastung des Huftgelenkes wahrend der me-
chanisch-dynamischen Untersuchung spielt auch die Richtung der Kraftwirkung eine
nicht unwesentliche Rolle. Aus den o.a. telemetrischen Messungen und Berechnun-
gen resultiert ein — sich raumlich und betragsmagig verandernder — Kraftvektor. Die-
ser weist im Mittel nicht vertikal auf das Huftgelenk, sondern ca. -12° geneigt von der
Koérpermitte (medial) nach auflen (lateral). Die Richtung dieses Kraftvektors veran-
dert sich mit der Zeit, d.h. wahrend eines Schrittes zwischen -10° und -15° [25,162],
und der gedachte DurchstoBpunkt des Kraftvektors fiihrt eine ellipsenahnliche Bewe-
gung auf der Gelenkoberflache aus (Abbildung 9).
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In Vereinfachung dieses Modells wird jedoch der Kraftvektor in der Simulation meist
.beckenfixiert* und um 12 Grad geneigt angenommen.
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Abbildung 9: Neigung des resultierenden Kraftvektors /n-vivo (aus Bergmann [24])

3.2.2 Mikroseparation

im Zusammenhang mit der Krafteinleitung im Hiiftgelenk sei auch erwahnt, daf} eini-
ge Autoren ein Abheben des kiinstlichen Hiftgelenkkopfes aus der Beckenpfanne
beschreiben (engl. ,microseparation”) [57,135,239]. Durch die operative Entfernung
des Kapselgewebes beim Einsetzen eines kinstlichen Hiftgelenkes wird die stabili-
sierende Wirkung dieses Band- und Gewebeapparates, der das Gelenk umgibt,
meist zur Ganze zerstért. Dadurch wird die (Vor-)Spannung zwischen Femur und
Becken nur mehr durch die Muskulatur aufrecht erhalten, was vor allem in der
Schwingphase zu einem Abheben der klnstlichen Gelenkkugel um bis zu einige Mil-
limeter aus dem Inlay flihren kann [57].



Kinematik und Kinetik 37

3.3 Design von Hiiftsimulatoren

Viceconti et al. liefert in seiner Arbeit “Discussion on the design of a hip joint simula-
tor’ eine systemanalytische Betrachtung der mechanischen Eingangsgréfen sowie
des Einflusses von Stérgréfen, wie das ,Abschalten” (d.h. Deaktivieren) von einzel-
nen Bewegungsachsen, auf die Relativbewegung und Belastung von Gleitpaarungen
in der Huftendoprothetik. Nach Viceconti ist die Aufgabe der Huftsimulatoren wie folgt
definiert; ,Hip joint simulators were developed for predicting, by attempting to dupli-
cate in vitro physiological loads and motion, the wear rate that total hip replacements
are likely to show in vivo. ..." [225]). Er kommt zu dem Schlul, daf} sowohl drei Bewe-
gungs- als auch drei Kraftaktuatoren nétig waren, um die physiologische Situation im
Huftgelenk entsprechend nachbilden zu kénnen; wiewohl er auch anmerkt, daf3 eine
beliebig genaue Nachbildung der physiologischen Situation unrealistisch erscheint
und er daher mit einer Systemanalyse jene Parameter identifiziert, die seiner Ansicht
nach vernachlassigbar waren, ohne das Gesamtsystem der VerschleiRuntersuchung
mit Huftsimulatoren von den Abriebeigenschaften der klinischen Erkenntnisse zu weit
zu entfernen. Neben der Identifikation der wesentlichen (Tribo-)Systemeigenschaften
zur Nachahmung des menschlichen Ganges werden Angaben zur Wertigkeit von im
Einsatz befindlichen Simulatorsystemen gemacht. So wird durch eine Evaluierung
bestehender Systeme durch die konzeptionelle Analyse ihrer Bewegungs- und Kraft-
einleitungen unter dem Augenmerk der Reduktion der Komplexitat und damit der Ko-
sten eines Simulators ein System mit folgenden Eigenschaften vorgeschlagen: ,For
these reasons, where the proposed load configuration can be seriously considered
(er schlagt einen geneigten Kraftvektor vor), the motion actuator configuration should

permit three orthogonal degrees of rotational freedom ..." [225].

3.4 Der ,VerschleiBkoeffizient (k)* (Abriebfaktor, engl. ,,wear fac-
tor")

Neben der konzeptionellen Behandlung der kinematischen und kinetischen Eigen-
schaften von Huftsimulatoren solite der VerschieiRkoeffizient k (engl. ,wear factor”)
[41,105] bei konsequenter Anwendung fur die Vergleichbarkeit von Abriebtests eine
wichtige Rolle spielen, was jedoch de facto, wie im Kapitel ,Auswertung von klini-



38 Der ,erweiterte* Verschlei3koeffizient

schen Abriebstudien und experimentellen VerschleiBuntersuchungen® gezeigt, auf
Grund der Heterogenitat der verwendeten Prufprotokolle vereitelt wird. Der Abrieb-
faktor wird nach ISO/TR 9326 [105] wie folgt bestimmt (Gleichung 5).

oy
—N-des

Gleichung 5

k VerschleiRkoeffizient [10® mm*Nm]; ¥ Abriebvolumen [mm?3; N Zyklenanzahl

[-10%]; L Kraft [N]; s Weg der Relativbewegung [mm].

Der Ausdruck fLds bezeichnet dabei die Uber den Weg integrierte Kraft und ergibt
den sog. Lastgleitweg [Nm] (engl. ,force track®). Der VerschleiBkoeffizient k eignet
sich so vor allem zum direkten Vergleich von Abriebkennwerten bei verschiedenen
Prothesentypen unabhangig von der Prifstandkinematik. So kann fur verschiedene
Prufstandtypen das Intergral [Lds angegeben werden. Zusammen mit der Zyklenan-
zahl und dem VerschleiRvolumen ¥ wird der VerschleiBkoeffizient einerseits materi-
alspezifisch durch die VerschleiBmenge und andererseits durch das prifstandspezifi-

sche Integral [Lds charakterisiert.

3.5 Der ,erweiterte“ VerschleiBkoeffizient

Die vorhin gemachte Einschrankung, dal® das Wegintegral nur fur den fiktiven Durch-
stofpunkt des resultierenden Kraftvektors verwendet wird, kann durch den von Saik-
ko und Calonius [193] beschriebenen Weg erweitert werden. In seiner erweiterten
Form wird der Verschleilkoeffizient durch die Druckverteilung des Kontaktpunktes in
einer grolen Anzahl von Normalkraften als numerische Ersatzlésung fur die alge-
braisch schwer bestimmbare Pressungsverteilung diskretisiert. So wird die lokale
Veranderung der Kontaktzone und ggf daraus resultierende, sogar senkrecht
(transversal) zur Belastungsrichtung auftretende Normalspannungen
(Kontaktpressungen) berucksichtigt, was dazu fuhrt, dal das Wegintegral des

VerschleiRkoeffizienten [ds zum Oberflachenintegral ffds Uber die Kontaktzone

mutiert. Fir die numerische Auswertung ist noch die Kontaktpressungsverteilung
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wertung ist noch die Kontaktpressungsverteilung zwischen Grund- und Gegenkérper
(z.B. Metall/Polyathylen, Metall/Metall, Keramik/Keramik usw.) anzugeben, die ubli-
cherweise sinusférmig, paraboloid oder ellipsoid angenéhert werden kann [193].

3.6 Visualisierung von Bahnkurven an den Gleitoberfldchen eines

Hiiftimplantates

Die Darstellung der Relativbewegung zwischen Kugel und Inlay kann tber verschie-
dene geometrische Verfahren erfolgen. Die hier angewendete Methode benutzt die
flachentreue Azimutalprojektion zur Abbildung einer Halbkugel auf die Ebene. Bei
diesem Verfahren werden — wie der Name schon sagt — flachenhafte Ausbreitungen
von (Abrieb-)Zonen an der Kugel- bzw. Inlayoberfliche quantitativ unverfélscht dar-
gestellt. Diese Form der Projektion ist jedoch nicht winkeltreu, d.h. vor allem am
Rand der Halbkugel bzw. auch bei der Darstellung dariber hinaus (unterhalb des
Aquators) kommt es zu Verzerrungen. Die Polgegend wird hingegen korrekt abgebil-
det. Diese Projektionsart wurde im Hinblick darauf gewahlt, da fur die quantitative
Bestimmung des VerschleiRes an Huiftgelenken eine Auswertemethode der MeRer-
gebnisse von Koordinatenmefmaschinen herangezogen wurde. Die Ergebnisse die-
ser Auswertungen stellen die Abriebzonen an den Gelenkspaaren in Form von Ab-
riebkarten in eben dieser flachentreuen Azimutalprojektion dar [177].

Die Berechnung einzelner Kurvenbahnen, die sich aus den Auslenkungen der femu-
ralen bzw. azetabuldren Komponenten ergeben, wurden numerisch mit Hilfe von Ex-
cel-Tabellen und -Berechnungen durchgefihrt. Von besonderem Interesse ist dabei
die Bahnkurve des an der Oberflache der Gelenkpaarung verlaufenden ideal ange-
nommenen Kraftvektors (ohne Berlicksichtigung der an der Kontaktflaiche wirkenden
Reibung), die im folgenden fur den ISO-Standard, den E-SIM-Huftgelenksimulator,
ein Kollektiv von 90 gesunden Patienten, einen Huftgelenkstrager und den OBM-
Simulator entwickelt wird.

3.6.1 Die Bahnkurven des ISO Standards 14242-1

Der ISO Standard 14242 beschreibt im ersten Teil (Part 1: Loading and displacement
parameters for wear-testing machines and corresponding environmental conditions
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for test) [97] eine drei-axiale Bewegung der femoralen Komponente gegenuber der
Pfanne (Abbildung 10), Uber die die Kraft eingeleitet wird. Die Bewegungskurven in
Abbildung 10 beginnen mit einer Auslenkung von FE = +25°, AA = +3° und |ER = -
10° (FE Flexion/Extension, AA Adduktion/Abduktion, IER interne/externe Rotation)
und stellen den Moment des Ferseaufsetzens (engl. ,heel strike') dar. Wahrend der
ersten Halfte des Gehzyklus rollt der Fu® am Boden ab und erreicht bei 50 Prozent
der Zyklenzeit das Zehenabheben (engl. ,foe off', FE = -18°, AA = 0°, IER = 2°),
woran sich die Schwingphase bis zum erneuten Ferseaufsetzen anschlieft.

Neben dem Diagramm, in dem die Flexion/Extension mit +25°/-18°, die Addukti-
on/Abduktion mit +7°/-4° und die interne/externe Rotation mit +2°/-10° festgeschrie-
ben ist (Abbildung 10, aus ISO 14242-1 [97]), gilt eine Wertetabelle der Auslenkun-
gen fur die Zeitpunkte 0, 21, 50, 62 und 100 % der Zyklenzeit mit einer Toleranz von
+3°. Obwohl nicht ausdricklich in der Norm festgehalten, ist anzunehmen, daR die-
ses Toleranzband von 6° auch fur die Gbrigen Zeitpunkte fur jede einzelne
Bewegungsachse gilt, woraus sich ein Bereich fur die zulassige Auslenkung z.B. fur
die FE von +28° bis -21° oder unter Verwendung der negativen Toleranzen von +22°
bis -15° ergibt (Abbildung 11). Diese Spanne fur die daraus resultierende Bewegung
zwischen Kugel und Inlay hat Auswirkungen auf die Lange des Wegintegrales an der

Gleitpaarungsoberflache (siehe auch nachfolgend).
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1SO 14242 Standard, Auslenkungen FE
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Abbildung 10: Bewegungswinkel der femo- Anteil der Zykluszeit %]
ralen Komponenten. Fig. 2 aus ISO 14242-1
[97] Abbildung 11: Auslienkungen FE mit Toleranzen
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Abbildung 12: Auslenkungen AA mit Tole- | Abbildung 13: Auslenkungen IER mit Toleranzen
ranzen

Da die Bewegungskurven im Standard nur als Graphiken mit Wertangaben fir Tole-
ranzen zu vier Zeitpunkten im Verlauf eines Zyklus angegeben sind und nicht als
Wertetabelle oder mathematische Funktion vorliegen, kann die Diskretisierung der
Kurvenwerte fiir die numerische Berechnung des Wegintegrals nur durch subjektive
Interpolation durchgefiihrt werden, woraus sich Unterschiede in der Interpretation der

Kurvenwerte ergeben kénnen.
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Wie weiter oben beschrieben, ist fur die Beschreibung einer raumlichen Bewegung in
einem kartesischen Koordinatensystem die Drehreihenfolge anzugeben. Fir den
ISO-Standard lautet diese Drehreihenfolge, dem ISB-Vorschlag zur Normierung von
Angaben Uber die Kinetik der Extremitdten folgend, FE vor IER vor AA
(FE—-IER—AA) [247,248]. Die sich aus dieser Drehreihenfolge ergebende Drehma-

frix lautet:

cosacos f cosasin Bsiny —sinacosy cosasin Scosy +sinasiny
R (@R, (AR, (y)=|sinacos B sinasinBsiny+cosasiny sinasin fcosy—cosasiny
—sin B cos Bsiny cos fcosy

Gleichung 6

Daraus lassen sich die Winkel a, f und y bestimmen:

« = arcsin Cu , B =-arcsin(C,,), ¥ =arcsin Ca
yé) cos f3

Ccos

Gleichung 7

Die aus den Abbildungen 11 bis 13 ermittelten Zahlenwerte fir die Auslenkungen
des femuralen Teiles der Gelenkpaarung werden in Gleichung 7 eingesetzt und flr
einen betrachteten Punkt an der Kugeloberflache (in Kugelkoordinaten @ und ¢ der
Einheitskugel (Radius = 1)) berechnet. Bei einer Diskretisierung von 100 Stutzwerten
der Auslenkungen FE, AA, IER ergibt sich fur die Kurvenverlaufe eine Punktschar an
der Kugeloberflache. Es werden die Vektoren der einzelnen Punkte mit dem tatsach-
lichen Kugelradius (z.B. r = 14 mm)'® multipliziert und das differentielle Wegstick an
der Kugeloberflache ermittelt. Eine Aufsummierung dieser differentiellen Wegstiicke
ergibt die Gesamtweglange eines betrachteten Aufpunktes an der Kugeloberflache.
Durch Variation der Aufpunkte entlang der Schnittlinie der Kugel mit der Sagittal- und
Frontalebnen (FE-Achse und AA-Achse) fur die Position mit dem Raumwinkel @ = 45,
30, 12, 0, -12, -30, -45, -60, -80, -100, -120, -135 [°] entlang der FE-Achse und dem
Raumwinkel ¢ = 90, 75, 45, -45, -75, -90 [°] entlang der AA-Achse erhéit man die 18

Kurvenscharen in Abbildung 14.

'® Der Kugeldurchmesser 28 mm ist die in der Endoprothetik am haufigsten verwendete Grofe fur den
Ersatz des Hiftgelnekskopfes.
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FE-Achse

Abbildung 14: Punktkurven des ISO Standards 14242-1 an der Kugeloberfliche in Azimutalpro-
jektion. O bezeichnet die Position des Ferseaufsetzens, — die Richtung des Fortschritts der
Bewegung und O die Stelle des Zehenabhebens und den Beginn der Schwingphase.

Aus Griinden der Ubersichtlichkeit wurden einige Aufpunkte entlang der FE(®)- und
AA(@)- Achsen in der Abbildung 14 gegeniiber der Tabelle 8 weggelassen, jedoch in
der Berechnung der Weglangen beriicksichtigt (Tabelle 8). Fur die Bahnkurve bei @
= +45° ist die Position des Beginns, des Ferseaufsetzens, mit einem Ring und die
Stelle des Zehenabhebens mit einem Quadrat gekennzeichnet. Die Richtung des
Fortschrittes der Bewegung ist mit einem Pfeil angedeutet.
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Tabelle 8 Weglédngen spezifischer Punkte entlang der Kugeloberfliche (r = 14 mm) nach 1SO
142421

1] 45 30 20 12 0 -12 -20
dx [mm] 20,25 22,35 23,01 23,09 22,46 20,96 19,51
0] 90 75 60 45 30 20 12
dx [mm] 21,80 22,09 22,40 22,62 22,70 22,67 22,61
-30 -45 -60 -70 -80 -100 -120 -135
17,26 13,21 8,95 6,90 6,73 11,49 16,99 20,25
0 -12 -20 -30 -45 -60 -75 -90
22,46 22,28 22,15 21,99 21,81 21,70 21,68 21,80

Von besonderem Interesse ist die Weglange jenes Punktes, der mit dem Aufpunkt
des Kraftvektors zusammenfillt. Da im ISO-Standard die Kraft vertikal pfannenfest
eingeleitet wird, fallt dies (in der ruhenden Position) mit dem Schnittpunkt der beiden
betrachteten Achsen in der Position @ = ¢ = 0° zusammen. Fur die im Zentrum der
Abbildung 14 dargestelite Kurve gilt die Anfangsposition mit FE = +25°, AA = +4° und
IER = -10°. Die Wegldnge des Durchsto3punktes des fiktiven Kraftvektors betragt
22,46 mm fur eine Kugel von 28 mm Durchmesser bzw. 1,6-r, da die einzelnen Weg-

langeninkremente linear vom Radius abhangen.

Wie schon erwahnt, bewirkt eine Variation der Bewegungswinkel innerhalb der von
der ISO angegebenen Toleranzen eine Veranderung der Weglangen. Unter Ausnt-
zung des gréfitmdglichen Intervalls (6°) werden im folgenden die Bewegungskurven
verlangert bzw. verkirzt, um die Bandbreite der sich daraus ergebenden Weglange

darstellen zu kdnnen.
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Bei einer Verlangerung des Weges um +3° (FE: +28° bis -21°, AA: +10° bis -7°, IER
+5° bis -13°) ergeben sich die Werte aus Tabelle 9.

Tabelle 9 Wegldngen spezifischer Punkte entlang der Kugeloberfliche (r = 14 mm) nach ISO
14242 unter Beriicksichtung der positiven Toleranz von +3°

¢ 45 30 20 12 0 -12 -20
dx [mm] 25,43 27,37 27,79 27,61 26,50 24,43 22,58
0] 90 75 60 45 30 20 12
dx [mm] 25,44 25,94 26,46 26,81 26,92 26,86 26,75
-30 -45 -60 -70 -80 -100 -120 -135
19,84 15,18 10,95 9,89 10,60 16,25 22,13 25,43
0 -12 -20 -30 -45 -60 -75 -90
26,50 26,19 25,98 25,72 25,43 25,26 25,25 25,44

Hingegen hat eine Verkiirzung der Auslenkungen um -3° (FE: +22° bis -15°, AA: +4°
bis -1°, IER -1° bis -7°) eine kurzere Wegldnge nach Tabelle 10 zu Folge.

Tabelle 10 Weglangen spezifischer Punkte entlang der Kugeloberfliche (r = 14 mm) nach 1SO
14242 unter Beriicksichtung der negativen Toleranz von -3°

b 45 30 20 12 0 -12 -20
dx [mm] 15,19 17,47 18,39 18,74 18,61 17,71 16,71
0] 90 75 60 45 30 20 12
dx [mm] 18,33 18,44 18,56 18,65 18,69 18,69 18,67
-30 -45 -60 -70 -80 -100 -120 -135
15,03 11,76 791 5,42 3,82 6,89 11,98 15,19
0 -12 -20 -30 -45 -60 -75 -90
18,61 18,54 18,49 18,42 18,34 18,29 18,29 18,33

Far die Verdnderungen der Wegldngen gemaR den im ISO Standard 14242-1 erlaub-
ten Toleranzen ergeben sich fur den DurchstoBpunkt des Kraftvektors Weglangen
von 18,61 mm bis 26,5 mm.
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3.6.2 Die Bahnkurve beim E-SIM-Hiiftgelenksimulator

Die Bewegungseinheit des E-SIM-Hiftgelenksimulators wurde auf die Vorgaben des
ISO-Standards hin entwickelt. In Relation zur Norm wurde eine konstruktive Variante
der internen/externen Rotation realisiert. Die Bewegung der internen/externen Rota-
tion (IER) wurde vom distalen (in der Betrachtung des Huftgelenkes zum Femur ge-
horenden) Bereich zum proximalen (beckenzugehdérigen) Bereich verlegt. Dies ist
insofern zulassig, als der Standard zwar eine Krafteinleitung Uber die azetabulére
Komponente (proximaler Bereich, Becken) fordert, allerdings diese Komponente
selbst auch eine Bewegung ausfithren kann. Dies ist jedoch dann in der Drehreihen-
folge zu beachten, die sich zu IER vor FE vor AA (IER—FE—AA) andert und eine
Transformation der Ansteuerungsgroflen erfordert. Die Bewegungsgleichungen fir
den E-SIM-Huftgelenksimulator lauten somit in der Drehreihenfolge IER—-FE—AA:

cosacos B —sinacosfSsiny+sin Bsiny sinacos Ssiny +sin fcosy
R,(B)-R,(@)-R.(y)= sina cosacosy —cosasiny
—sin fcosa  sinasin fcosy +cos fsiny  —sinasin Bsiny +cos fcosy

Gleichung 8

mit den Ergebnissen fur die Winkel:

a =arcsin(C,,), B= —arcsin(—cé‘—) , y= —arcsin(-&—)
c

os & cosa

Gleichung 9

Um nun die Ansteuerungsgréen fir die Achsen des E-SIM-Huftgelenksimulator zu
erhalten, missen die Bewegungskurven des ISO Standards, die ja im ISB-
Koordinatensystem (Gleichung 6) angegeben sind, in das Koordinatensystem des E-
SiM-Huftgelenksimulators transformiert werden. Diese Koordinatentransformation
erfolgt durch Einsetzen der Terme C,;, C3; und C,3 aus Gleichung 6 mit dem Index
iso in die Ergebnisse in Gleichung 9 (Index g.gv). Daraus ergeben sich die fur die
Bewegungsachsen des E-SIM-Huftgelenksimulators notwendigen GréRen unter Be-
ricksichtung der Transformation der IER-Achse von der femuralen in die azetabulare
Gelenkskomponente zu [176]:
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—sin f,q, J

Oy_gns =arcsin(sin g, cos Bgy ), Pr_gn = —arcsin
COSCy_gs

Sin @, Sin Bg, COS ¥ 50 — COS U g, SIN g J

Ve-sy = —arcsin(
COSQc_gim

Gleichung 10

3.6.2.1 Qualitativer Verlauf  der Bewegungsgrofen des E-SIM-

Hiiftgelenksimulators

Die ursprungliche Form der Bewegungskurven aus Aufzeichnungen der Ganganaly-
se von Johnston und Smidt [111] mutierte im Zuge der Diskussionen zur Normungs-
arbeit zu den in Abbildung 10 dargestellten geraden Strecken und Kurvenzigen im
Bereich der Scheitelpunkte. Derartige Bewegungskurven sind fur die Ansteuerung
eines Huftgelenksimulators unter Berucksichtigung der Massentragheiten und Bela-
stungen von 3 kN ungeeignet, jedoch — wie oben ausgefihrt — erlaubt die Auslegung
des Standards eine Variation der Bewegungs- und Kraftkurve innerhalb der

angegebenen Toleranzen.

Die Form der Bewegungskurven des E-SIM-Huftgelenksimulator sind den aus der
Ganganalyse gewonnenen Kurvenverlaufen angeglichen, jedoch innerhalb der von
der ISO vorgegebenen Toleranzen (siehe Abbildung 15). Sie zeigen vor allem fir die
Flexion/Extension (FE) einen Verlauf mit weniger abrupten Richtungsanderungen, da
eine lineare Bahnkurve mit einem momentanen Richtungswechsel bei maximaler
Extension (-18°) und dem gleichzeitigen zweiten Kraftmaximum (3 kN) — bei 50 %
der Zyklenzeit, wie im ISO-Standard beschrieben — zu einer starken ruckartigen Be-
wegung des Simulators fihren wirde, was ungewollte negative Einflisse sowoh! auf
die Lebensdauer von Simulatoren als auch auf die Probenkoérper selbst nach sich
ziehen wurde. Die genaue Form der in Abbildung 15 dargestellten Auslenkungen ist
dem Committee Draft (CD 14242-1:1997) des Standards aus dem Jahr 1997 ent-
nommen, in dem seither allerdings auch die AA- und die IER-Achse vertauscht wur-
den.
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E-SIM Hiftsimulator, Bewegungskurven

35,00

25,00

15,00

5,00

Winket []]

{
-5,00

-15,00

-25,00
Anteil der Zykiuszeit [%]

Abbildung 15: Bewegungskurven des E-SIM-Hiiftgelenksimulators

FE-Achse
&
]

AA-Achse

Abbildung 16: Punktkurven des E-SIM-Hiiftgelenksimulators an der Kugeloberfiliche in

Azimutalprojektion
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Unter Berucksichtigung der Bewegungsvorgaben nach Abbildung 15 und der not-
wendigen Transformation fur den E-SIM-Huftgelenksimulator (Gleichung 10) ergeben
sich die in Abbildung 16 wiedergegebenen Punktkurven. Die Darstellung bezieht sich
auf die im vorigen Abschnitt reprasentativ ausgewahlten Punkte entlang der FE- und
AA-Achse.

Die numerische Auswertung der Weglangen erfolgt in Tabelle 11. Die Weglénge des

Durchtrittspunktes (@ = 0°) der einwirkenden Kraft betragt 22,78 mm.

Tabelle 11: Wegléngen spezifischer Punkte entlang der Kugeloberfliche (r = 14 mm) im E-SIM-
Hiiftgelenksimulator

D 45 30 20 12 0 -12 -20
dx [mm] 20,70 22,75 23,38 23,44 22,78 21,28 19,86
Q 90 75 60 45 30 20 12
dx [mm] 22,38 22,56 22,74 22,85 22,91 22,90 22,87
-30 -45 -60 -70 -80 -100 -120 -135
17,69 13,90 10,09 8,09 7,33 11,92 17,47 20,70
0 -12 -20 -30 -45 -60 -75 -90
22,78 22,66 22,57 22,47 22,35 22,28 22,29 22,38

3.6.3 Die Bahnkurven bei einem Patienten mit Hiiftendoprothese

Im Zuge einer Forschungskooperation mit dem Oxford Orthopaedic Engineering Cen-
tre (OOEC) wurden — in Zusammenhang mit der Entwicklung von Bewegungs- und
Belastungssets (d.s. vordefinierte Betriebsmodi) fur den E-SIM-Huftgelenksimulator —
zahlreiche Ganganalysen durchgefiihrt [152]). Im Rahmen dieser wissenschaftlichen
Zusammenarbeit zwischen der Biomechanischen Forschungs-Geselischaft m.b.H.,
dem Institut fOr Mikro- und Feinwerktechnik und dem Oxford Orthopaedic Enginee-
ring Centre war die Ganganalyse eines Patienten mit implantierter HuUft-
Totalendoprothese (TEP) von besonderem Interesse. Die mit dem Ganganalyse-

17

System Vicon Motion Capture aufgenommenen Daten stehen im [SB-

Koordinatensystem zur Verfugung (Abbildung 17). Es sind daher keine Transforma-
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tionen zur Darstellung der Bewegungskurven an der Oberfliche der Gleitpaarungen
erforderiich.

Ganganalyse, Patient mit TEP, OOEC
35
25
5
T s
o
2
-5
-H 4
-25
Zeit [%)]

Abbildung 17: Bewegungskurven eines Patienten mit Hiift-Totalendoprothese (TEP), aufge-
zeichnet am OOEC

Aus diesem Gangbild resultieren die Aufzeichnungen fiir die Aufpunkte an der Gleit-
flache (Radius = 14 mm) in Abbildung 18.

7 hitp://www.vicon.com/
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FE-Achse

Vi

AA-Achse

Abbildung 18: Punktkurven eines Patienten mit TEP an der Kugeloberfliche (Radius 14 mm) in
Azimutalprojektion

Far einen direkten Vergleich der Wegldngen der Kraftvektoren zwischen den Bewe-
gungskurven des ISO Standards 14242-1, des E-SIM-Huftgelenksimulators und dem
gemessenen Gangbild des Hiftprothesentrdgers muld in Betracht gezogen werden,
daf die resultierende Kraftkomponente in-vivo nicht vertikal, sondern in einem Winkel
von naherungsweise 12° medial (nach au3en hin) geneigt wirkt (siehe Kapitel 3.2.1).
Das heillt, daB fur den DurchstofRpunkt des resultierenden Kraftvektors nicht die
Wegkurve fiir den Punkt @ = ¢ = 0° (Abbildung 18), sondern die mit @ = -12° be-

zeichnete Wegstrecke mit den Wegstrecken des 1ISO 14242 Standards und des E-
SIM-Huftgelenksimulator zum Vergleich herangezogen werden muf (Abbildung 19).
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Vergleich ISO 14242, E-SIM, TEP

[

—1S0
—TEP
—ESIM

FE-Achse

Abbildung 19: Vergleich der Wegstrecken des Kraftvektors fiir den Standard ISO 14242-1 (ISO),
den E-SIM-Hiiftgelenksimulator (E-SiM) und fiir einen Patienten mit Hiiftendoprothese (TEP)
entlang der Kugeloberfiiche (Radius = 14mm)

Ein quantitativer Vergleich ist in Tabelle 12 geben.

Tabelle 12: Quantitativer Vergleich der Wegstrecken des Kraftvektors fiir den 1ISO Standard
14242-1 (1ISO) und den E-SiM-Hiiftgelenksimulator (E-SIM) bei 0°, sowie der Messung an einem
Patienten mit Hiftendoprothese (TEP) bei -12° medialer Neigung (alle Angaben flir einen Kugel-
radius von 14 mm)

ISO E-SIM | TEP
Wegstrecke [mm] 22,46 | 22,78 | 23,3

3.6.4 Die Bahnkurven bei einem ,,gesunden® Patientenkollektiv

Neben der Berechnung der Bahnkurven fiir einen Patienten mit HGft-
Totalendoprothese wurde im Ganganalyselabor des Orthopéadischen Spitals Speising
(OSS) ein Gangkollektiv von 90 ,gesunden® Patienten ohne endoprothetischer Ver-
sorgung ermittelt [119]. Die verwendete Ganganalyse (OrthoTrak'®) unterscheidet
sich von dem am OOEC verwendeten System vor allem darin, dafl ein zur ISB-

'8 hitp://www.motionanalysis.com/
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Vorgabe abweichendes Koordinatensystem zu Grunde gelegt wird und die Drehrei-
henfolge fir einen Vergleich mit den ISB-Daten &hnlich wie fiir den E-SIM-
Huftgelenksimulator zu beachten ist. Die Drehreihenfolge der Ortho-Trak-Software
lautet IER—AA—FE, die Drehmatrix errechnet sich somit zu Gleichung 11.

sinasin fSsiny +cosacosf cosasin Fsiny—sinacosf sin fcosy
R, (B)-R.(7)-R ()= sinasiny cosasiny —siny
sina@cos #siny—-cosasin S cosacosfsiny+sinasinfS cosfcosy

Gleichung 11

Mit der Auflésung nach den Winkeln a, £ und y lassen sich die Bewegungsveridufe
darstelien. Diese sind fiir ein Patientenkollektiv von 90 gesunden Probanden (GA-S)
im 1SB-Koordinatensystem in Abbildung 20 gemittelt dargestelit.

Ganganalyse, 90 Patlenten, OSS

5 —FE

VAN W VN | B

Winkel [°]
[
N

-25

Zeit [A

Abbildung 20: Bewegungskurven eines Kollektivs von 90 ,gesunden“ Patienten (GA-S), aufge-
zeichnet am OSS

Die Wegstrecken an der Oberfldiche der Gelenkpaarung — in diesem Fall fir das ge-
sunde Hiuftgelenk, jedoch auf einen Femurkopfradius von 14 mm bezogen — sind in
Abbildung 21 dargestellt. Auch hier muB wiederum der um -12° geneigte resultieren-
de Kraftvektor fiir den Vergleich zum ISO Standard, dem E-SIM-Hdftgelenksimulator
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und der Ganganalyse des Prothesentrdgers beriicksichtigt werden. Die gekenn-
zeichnete Wegstrecke (@ = -12°) betragt 22,50 mm. Ein Vergleich mit den zuvor ge-

zeigten Berechnungen ist sowohl in Abbildung 22 als auch in Tabelle 13 beschrieben.

30-

®=-12°

25

-

FE-Achse

P

-25

30

25 3p

-]

AA-Achse

Abbildung 21: Punktkurven eines Kollektivs von 90 ,gesunden“ Patienten (GA-S) ohne TEP

{bezogen auf einen Femurkopfradius von 14 mm) in Azimutalprojektion

Tabelle 13: Quantitativer Vergleich der Wegstrecken des Kraftvektors fir den 1SO Standard
14242-1 (ISO) und den E-SIM-Hiiftgelenksimulator (E-SIM) bei 0° sowie der Messung an einem
Patienten mit Hiftendoprothese (TEP) und an einem Patientenkollektiv ohne Hiiftendoprothese

(GA-S) bei -12° medialer Neigung (alle Angaben fiir einen Kugelradius von 14 mm)

I1SO

E-SIM

TEP

GA-S

Wegstrecke [mm]

22,46

22,78

23,3

22,5
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Vergleich 1SO 14242, E-SIM, TEP, GA-S

, — IS0
1 —TEP

~——E-SM
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Abbildung 22: Vergleich der Wegstrecken des Kraftvektors fiir den Standard ISO 14242-1 (ISO),
den E-SiM-Hiiftgelenksimulator (E-SIM), einen Patienten mit Hiiftendoprothese (TEP) und fiir
ein Koilektiv von 90 ,gesunden“ Patienten ohne Hiiftgelenksersatz (GA-S) entlang der
Kugeloberfliche (Radius = 14 mm)

3.6.5 Die Bahnkurven des OBM-Simulators

Die Kinematik der Orbital Bearing Machine (OBM) Simulatoren ist im Detail in Medley
et al. [149] beschrieben, soll allerdings zur Veranschaulichung der Berechnung der
Wegstrecke des DurchstoBpunktes des fiktiven Kraftvektors entlang der Gleitpaa-
rungsoberfldche hier in groben Ziigen erklart werden. Die Gleitpaarung ist bei OBM-
Simulatoren Ublicher Bauweise in anatomisch verkehrter Einbaulage positioniert, und
die Kraft wird im Gegensatz zu der im ISO Standard 14242 beschriebenen Verfah-
rensweise hier Gber die Kugel (und nicht die Pfanne) eingeleitet.
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Abbildung 23: Aufbau des OBM-Simulators

Durch die Verwendung eines sog. anti-rotation pins (p) (Abbildung 23), der nicht
durch den Kugelmittelpunkt weist, wird neben der Flexion/Extension und Abdukti-
on/Adduktion, die sich aus der ,Taumelbewegung“ des Inlays um die Kugel ergeben,
eine dritte Bewegungsform, die der internen/externen Rotation entspricht, eingefihrt
[42]. Die Amplituden der Bewegung sind in der o.a. Notation in Abbildung 24 darge-
stelit.

Es existieren zwar Modifikationen der OBM-Simulatoren [229], bei denen beispiels-
weise die Position des Kugelkopfes mit der Pfanne vertauscht werden oder die ge-
dachte Verldngerung des anti-rotation pin durch den Kugelmittelpunkt fiihrt [42], dies
fuhrt jedoch zu keiner wesentlichen Veranderung der Bewegungstrajektorien an den
Gleitflachen [41].
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OBM Simulator
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Abbildung 24: Bewegungskurven des OBM-Simulators

Da beim OBM-Simulator die Krafteinleitung (iber den Kugelkopf erfolgt, mul die Dar-

stellung der Bewegungskurven an der Inlayoberfliche erfolgen. Die Wegstrecken der

betrachteten Aufpunkte sind in der Abbildung 25 dargestellt. Fir die Berechnung der

Wegldnge des Kraftvektors (vertikal Giber die Kugel eingebracht) muBl der Kreis um

den Mittelpunkt herangezogen werden. Die Wegldnge betrdgt im gegensténdlichen

Fall 34,3 mm.

Tabelle 14: Vergleich der Wegstrecken des Kraftvektors fiir den Standard ISO 14242-1 (ISO),
den E-SIM-Hiiftgelenksimulator (E-SIM), einen Patienten mit Hiiftendoprothese (TEP), ein Kol-
lektiv von 90 ,,gesunden* Patienten ohne Hiiftgelenksersatz (GA-S) entlang der Kugeloberfli-
che und fiir den OBM-Simulator entiang der Inlayoberfliche

I1SO

E-SiM

TEP

GA-S

OoBM

Wegstrecke [mm]

22,46

22,78

233

225

34,3
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FE-Achse

.25

30.

AA-Achse

Abbildung 25: Punktkurven des OBM-Simulators an der Inlayoberfliche in Azimutalprojektion

Der graphische Vergleich fir die Wegstrecke des Kraftvektors fiir den ISO-Standard,
den E-SIM-Huftgelenksimulator, den Patienten mit Huftendoprothese (TEP), fir das
Kollektiv der 90 Patienten (GA-S) und den OBM-Simulator ist in Abbildung 26 abge-
bildet. O bezeichnet die Position des Ferseaufsetzens, — die Richtung des Fort-
schritts der Bewegung und O die Stelle des Zehenabhebens und den Beginn der

Schwingphase.
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Vergleich ISO 14242, E-SIM, TEP, GA-S, OBM
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Abbildung 26: Vergleich der Wegstrecken des Kraftvektors fiir den Standard 1ISO 14242-1 (I1SO),
den E-SIM-Hiiftgelenksimulator (E-SIM), einen Patienten mit Hiiftendoprothese (TEP), fiir ein
Kollektiv von 90 ,,gesunden® Patienten ohne Hilftgelenksersatz (GA-S) entlang der Kugelober-
fliche und filr den OBM-Simulator entlang der Inlayoberfliche. O bezeichnet die Position des
Ferseaufsetzens, — die Richtung des Fortschritts der Bewegung und O die Stelle des Zehen-
abhebens und den Beginn der Schwingphase.

3.6.6 Die Bahnkurven bei Simulatoren der Bauart AMTI, HUT3, Leeds
Mk |, Leeds Mk Il und OBM-HUT

Ein neben der Gruppe der OBM-Simulatoren weit verbreiteter Simulator ist der AMTI-
Simulator [35]). Er wird triaxial mit +23° Flexion/Extension (FE), +8,5° Addukti-
on/Abduktion (AA) und £10° interner/externer Rotation (IER) Uiblicherweise bei einer
Frequenz von 2 Hz betrieben, wobei die FE und AA Uber die Pfanne und die IER
Ober die Kugel ausgefiihrt wird. Die Drehreihenfolge wird aus AA—FE—IER gebildet,
die Kraft vertikal Gber den Kopf hydraulisch eingeleitet und die Achsen nach der
Abbildung 27 a bewegt.

Der von Saikko 1993 entwickelte Huftsimulator HUT3 [197] bewegt die Gelenkpaa-

rung ebenfalls dreiachsig mit einer sinusférmigen Auslenkung von FE £23°, AA 16°
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und IER #6° in einer anatomisch inversen Einbaulage mit 1,18 Hz. Die IER wird Uber
die Pfanne eingebracht, wahrend die Kugel die FE und AA ausfiihrt und die Kraft un-
ter einem Winkel von 12° pfannenfest eingeleitet wird. Die Drehreihenfolge ergibt
sich zu IER—-AA—FE (Abbildung 27 b)

Der Simulator Leeds Mk | (Dowson und Jobbins [63]) bewegt ebenfalls die Pfanne
mit einer IER von ca. £5° und die Kugel mit FE +28°/-8° bzw. AA £5° (Abbildung 27 c)
in einer anatomisch korrekten Einbaulage. Die Folgeversion Leeds Mk 1l (Abbildung
27 d) wurde nur mehr mit zwei Bewegungseinheiten (FE +30°/-15°, IER +10°) ausge-
stattet, wobei die FE Uber die Kugel, die AA Uber die Pfanne eingeleitet wird. Daraus
folgt die Drehreihenfolge IER—FE. Zur Auspragung einer ellipsoiden Bewegungstra-
jektorie sind die IER und die FE 90° phasenverschoben.

1999 wurde von Saikko und Ahlroos [190] eine Variante des OBM-Simulators (im
weiteren OBM-HUT genannt) vorgestelit, die sich vom oben beschriebenen OBM-
Simulator durch die Lage des anti-rotation pins (Abbildung 23) unterscheidet. Im Ge-
gensatz zu der gezeigten Darstellung weist der parallel nach oben verschobene anti-
rotation pin beim OBM-HUT-Simulator durch den Kugelmittelpunkt, was bei der Ana-
lyse im ISB-Koordinatensystem zu einer Reduktion auf nur mehr zwei Bewegungs-
achsen FE—AA (FE = AA = 1£23°) fuhrt (Abbildung 27 e). Die Einbaulage ist anato-

misch korrekt und die Kraft wird Uber eine horizontal gestellte Pfanne eingeleitet.

Die fur die Simulatoren AMTI, HUT3, Leeds Mk |, Leeds Mk Il und OBM-HUT
resultierenden Wegkurven des Kraftvektors sind nachfolgend dargestelit (Abbildung
28a bis Abbildung 28e) und errechnen sich fur eine Kugel mit 14 mm Radius zu AMTI
= 24,5, HUT3 = 23,9, Leeds Mk | = 19,7, Leeds Mk Il = 22,0 und OBM-HUT =
34,3 mm. Dabei wurde fur den AMTI-Simulator die Darstellung an der
Pfannenoberfliche herangezogen, da die Krafteinleitung tber die Kugel erfolgt und

nicht, wie bei den Gbrigen Simulatoren, iber die Pfanne.
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Far die Variante des OBM-HUT sind neben der Wegstrecke des KraftdurchstoBpunk-
tes (bei @ = ¢ = 0°) (Abbildung 28e) auch andere Trajektorien entlang der FE- und
AA-Achse dargestellt (Abbildung 28f). Die Veranderung der Lage des anti-rotation
pins (durch den Kugelmittelpunkt) bewirkt eine Symmetrisierung der Bewegungslini-
en (vergleiche Abbildung 25 mit Abbildung 28f).
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Abbildung 27: Bewegungskurven der Hiiftsimulatoren (a) AMTI, (b) HUT3, (c) Leeds Mk |, (d)
Leeds Mk Il und (e) OBM-HUT. (a), (c) und (d) aus [42]. (b) und (e) aus [194].
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a) AMTI b) HUT3 | c) Mk | d)Mk Il | e) OBM(-HUT) f) OBM-HUT

Abbildung 28: Wegstrecken des Kraftvektors fiir die Simulatoren AMTI (a), HUT3 (b), Leeds Mk |
(c), Leeds Mk Il (d) und OBM bzw. OBM-HUT (e) aus {41]. Fiir den OBM-HUT sind Wegstrecken
weiterer Aufpunkte entiang der FE- und AA-Achse dargestelit (f)

3.7 Der Lastgleitweg bei Hiiftsimulatoren: [Lds

Far den Vergleich der Relativbewegung und Krafte zwischen den Gleitpaarungen in
Huftsimulatoren eignet sich der in Kapitel 3.4 eingefuhrte Lastgleitweg |Lds. In ihm
kommt sowohl die simulatorabhangige Weglange des Kontaktpunktes bzw. nach Ka-
pitel 3.5 auch die Kontaktwegflache als auch die eingebrachte Prufkraft des Huftge-

lenksimulators zum Ausdruck. Im folgenden wird fur die beschriebenen Simulatoren

das Integral [Lds ausgewertet.
3.7.1 Der Lastgleitweg beim Standard ISO 14242-1

Wie flur die Bewegungsgrofien des Standards mussen die Werte fur die Kraftkurve
aus dem Diagramm Fig. 3 aus 1SO 14242-1:2002 (Abbildung 29) ibernommen wer-
den. Auch hier wird zusétzlich zum Diagramm eine Wertetabelle fur die Zeitpunkte 0,
12, 32 ,50, 62 und 100 % der Zyklenzeit mit einer Toleranz von +90 N angegeben.
Somit mull auch hier eine moégliche Variation der Absolutwerte der Kraftkurve fur die
numerische Auswertung des Lastgleitweges des ISO Standards beachtet werden.
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Abbildung 29: Verlauf der Kraftkurve Fig. 3 aus 1SO 14242-1:2002 [97]

Fur die Auswertung des Integrals [Lds wird die differentielle Weglange ds (ein Weg-
inkrement As) entlang der Weglinie auf der Gelenksoberfliche tber die Zyklenzeit
summiert (siehe Abschnitt 3.6.1) und mit der aktuellen Kraft L multipliziert. Zeitlich

aufeinanderfolgende Werte des Weginkrementes 4s; werden mit der Halfte zweier
aufeinanderfolgender Kraftwerte — mit den korrespondierenden zeitlichen Indizes —
multipliziert, sodal die Integration in eine Summation zur numerischen Auswertung
Ubergefuhrt wird (Gleichung 12).

100
Z(L—“;—L—)As ,esgilt L, = L,
i=l]

Gleichung 12

Wie in Kapitel 3.6.1 gezeigt, ergibt die Summierung der Weginkremente vom relati-
ven Zeitpunkt 0 bis 100 im Bewegungszyklus (i.e. Ferseaufsetzen — Abrollen — Ze-
henabheben — Schwingphase bis Ferseaufsetzen) fur den Aufpunkt des resultieren-
den Kraftvektors bei einer StandardradiusgréfRe von 14 mm Kugelradius eine Lange
von 22,46 mm. Werden nach Gleichung 12 auch die diskretisierten Werte fur die
Kraft eingesetzt, so ergibt sich ein Lastgleitweg fur den ISO-Standard von 29,99 Nm.
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Wie bereits angesprochen, erlaubt der ISO-Standard eine Toleranz der Auslenkun-
gen von +3° Uber den gesamten Bewegungsbereich. Demnach 4Rt sich das Wegin-
tegral fur die Auslenkungen FE, AA und IER zwischen einem Wert von 26,50 mm
und 18,61 mm variieren.

Das Toleranzband fur die Kraftkurve betragt +90 N Uber den gesamten Zeitverlauf,
was wiederum einen Einflu} auf das arithmetische Mittel zwischen zwei aufeinander-
folgenden Kraftwerte (L.;+L;)/2 hat. Die Bandbreite des Lastgleitweges des ISO-
Standards reicht somit von 27,97 Nm (fur die mittlere Weglénge von 22,46 mm sowie
fur die untere Grenze des Toleranzbandes bei -90 N) bis zu 32,01 Nm (beim oberen
Toleranzbereich +90 N). Fur die zusatzliche Variation der Winkelausschlage inner-
halb der Toleranz von +3° ergibt sich fur den Wert des Lastgleitwegs im 1SO-
Standard eine Gesamtspanne von 23,28 Nm bis 37,71 Nm (siehe Tabelle 15).

Tabelle 15: Wegstrecke und Lastgleitweg JLds des DurchstoBpunktes des Kraftvektors unter
Beriicksichtigung der Toleranzen des 1SO-Standards 14242-1 bei Anwendung auf eine Kugel

mit Radius 14 mm

Kurve ISO |ISO |ISO ISO ISO ISO I1ISO
+3° |-3° +90N |-90N [3°/+90N |-3°/-90N

Weginkrement
Integral [Lds [mm]

Lastgleitweg [Nm] 29,99135,32| 24,95 | 32,01 | 27,97 | 37,71 23,28

22,46 (26,50 18,61 | 22,46 | 22,46 | 26,50 18,61

3.7.2 Der Lastgleitweg beim E-SIM-Hiiftgelenksimulator

Der E-SIM-Huftgelenksimulator wird, wie beschrieben, triaxial bewegt. Die Bewe-
gungsachsen richten sich nach den Vorgaben des ISO-Standards 14242-1 und
betragen fur die FE +25°/-18°, die AA +7°/-4° und die IER +2°/-10°. Der Kraftverlauf
wird mit 3 kN Spitzenwert fur das Ferseaufsetzen, 1,5 kN im lokalen Minimum wéh-
rend des Abrollens und mit 0,3 kN in der Schwingphase realisiert und folgt im Verlauf
der Vorgabe des ISO-Standards (Abbildung 29).

Mit Hilfe der im Kapitel 3.6.2 durchgefiihrten Transformation ergibt sich fur den fikti-
ven DurchstoRpunkt des Kraftvektors, der hier vertikal Gber die IER-Achse wirkt, fur
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eine Kugel mit 28 mm Durchmesser eine Wegliange von fds = 22,78 mm und ein

Lastgleitweg |Lds von 30,35 Nm, die innerhalb der von der I1SO spezifizierten Tole-

ranz liegen (vergleiche mit Tabelle 15).

3.7.3 Der Lastgleitweg bei Patienten mit und ohne Hiiftendoprothese

Fur die in den Kapiteln 3.6.3 und 3.6.4 prasentierten Ergebnissen der Ganganalyse
eines Patienten mit Hiftendoprothese (TEP) und eines Kollektivs von 90 ,gesun-
den” Patienten (GA-S) wurden trotz unterschiedlichen Kérpergewichts zur Vergleich-
barkeit mit dem 1SO-Standard die Druckkurven des Standards (Abbildung 29) zur
Berechnung des Integrals [Lds herangezogen. Fiir die um 12° medial geneigte resul-
tierende Kraft ergibt sich fur den Prothesentréger bei einer Weglange von 23,3 mm
an der Kugeloberfliche (r = 14 mm) ein Lastgleitweg von 30,6 Nm. Bei dem be-
schriebenen Patientenkollektiv errechnet sich der Lastgleitweg zu 25,5 Nm.

3.7.4 Der Lastgleitweg beim OBM-Simulator

Die Weglange des DurchstoBpunktes des Kraftvektors an der Pfannenoberflache (die
Kraft wird ja anatomisch invers Uber die Kugel eingeleitet) betrdgt fur die OBM-
Simulatoren — wie im Kapitel 3.6.5 ermittelt — 34,3 mm. Die in den einzelnen Labors
verwendeten Kraftkurven unterscheiden sich sowohl qualitativ als auch quantitativ,
jedoch ist die Verwendung der Kraftkurve gemaR Abbildung 30 relativ haufig anzu-

treffen.
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Abbildung 30: Kraftkurve beim OBM-Simulator

Die numerische Auswertung des Integrals [Lds entlang der Wegstrecke des Kraftvek-

tors an der Pfannenoberflache ergibt 40,1 Nm.

3.7.5 Der Lastgleitweg bei den Hiiftsimulatoren AMTI, HUT3, Leeds Mk |,
Leeds Mk Il und OBM-HUT [41]

Der AMTI-Huftsimulator wird triaxial mit £23° Flexion/Extension (FE), +8,5° Addukti-
on/Abduktion (AA) und £10° interner/externer Rotation (IER) bei einer Frequenz von
2 Hz betrieben (siehe Kapitel 3.6.6). Die resuitierende Weglinie des Kraftvektors an
der Pfannenoberflache ist — da die Kraft wie beim OBM-Simulator Uber die Kugel
eingeleitet wird — die eines irreguldaren Ovals mit einem markanten ,Sattel” im Aus-
gangspunkt. Wird der Kraftverlauf, wie oben beschrieben, Uber die Weglinie
(Abbildung 31a) integriert, erhalt man fur den Lastgleitweg des AMTI-Huftsimulators

bei einem Kugeldurchmesser von 28 mm einen Wert von 18,6 Nm.
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Der ebenfalls dreiaxiale Huftsimulator HUT3 wird mit der Kraftkurve aus Abbildung
31b betrieben und erreicht fur eine Kugelgrdfke (r = 14 mm) einen Lastgleitweg von
43,5 Nm.

Die beiden Huftsimulatoren Leeds Mk | und Mk 1l werden mit unterschiedlichen Kraft-
kurven angesteuert. Die Variante Mk | verwendet die von mehreren Autoren be-
schriebene Kraftkurve aus Abbildung 31a, wohingegen der Simulator Mk |l mit einer
dem [SO-Standard angenédherten Kurve (Abbildung 31c) betrieben wird. Diese Kurve
unterscheidet sich durch die Héhe des lokalen Minimums mit 1 kN bei 30 % Zyklen-
zeit und dem Abfall auf 0 N nach 50 Prozent der Zyklenzeit (vergleiche mit Abbildung
29). Die numerische Auswertung des Lastgleitwegs ergibt fur den Simulator Leeds
Mk I = 17,4 Nm und fur den Simulator Leeds Mk Il = 18,9 Nm.

Die von Saikko 1999 entwickelte Variante des OBM-Simulators (OBM-HUT) verwen-
det keine zeitlich variable Kraftkurve, sondern wird statisch mit 1 kN betrieben. Der
sich daraus ergebende Lastgleitweg betrégt 34,3 Nm.

35 [ ‘ 35 3§ 35

30 . HUT-3 0 Leeds Mk i a0 HUT-BRM

25 ! 25 25 25

20 } 29 20 20
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a) AMTI, Leeds MK | b) HUT3 c) Leeds MKk Il d) OBM-HUT

Abbildung 31: Verlauf der Kraftkurven bei den Simulatoren AMTI und Leeds Mk I (a), HUT3 (b),
Leeds Mk I, (c) OBM-HUT (d) aus [41].

3.7.6 Vergleich der Lastgleitwege

Die in den Kapiteln 3.7.1 bis 3.7.5 ermittelten Werte der Lastgleitwege von Huftsimu-
latoren, Patienten und dem I1SO Standard sind in der Tabelle 16 zusammengefaft.
Dabei handelt es sich jeweils um die entlang der Wegstrecke des fiktiven Durchstof3-
punktes der Kraft zuriickgelegten Lastgleitwege bei einer Kugelgrée von 14 mm
Radius.
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Tabelle 16: Lastgleitweg des Standards ISO 14242-1, eines Patienten mit Hiift-
Totalendoprothese (TEP), eines Kollektivs von 80 ,gesunden Patienten“ (GA-S) und Last-
gleitwege der Hiiftgelenksimulatoren E-SIM, AMTI, OBM, HUT3, Leeds Mk I, Leeds Mk Il und
OBM-HUT

Leeds OBM-
n HUT

ISO 142421 E-SIM | TEP | GA-S | OBM | AMTI | HUT3 | Leeds|

Lastgleitweg 29,99

3035 | 306 | 255 | 401 | 186 | 435 | 174 18,9 34,3
Nm] (23,28 - 37,71)
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4 VerschileiBmodelle und VerschleiBRquantifizierung

Theoretische Betrachtungen zum VerschleiBmodell von Huftendoprothesen basieren
meist auf der Formulierung des Parameters A zur Abschatzung der Reibungsform
[171,110,149]. Ausgehend von der Reynold'schen Differentialgleichung fur innere
Flussigkeitsreibung im engen Schmierspalt 143t sich der Parameter A fur die Kugel-

Inlay-Geometrie wie folgt darstellen:

/1 — hmin

JR: +R?

Gleichung 13
Die GroRe h,i, bezeichnet die minimale Zwischenstoffdicke und R, bzw. R,; jeweils
die Mittenrauheit der Kugel- bzw. der Inlayoberflaiche. Fur Werte von A < 1 ,treten
Verformungen der Kontaktflache und Abrieb auf, fur A = 1 ... 1,5 ,kénnen plastisch
deformierte Bereiche und Abblétterungen auftreten, sowie kleine Teilchen herausge-
rissen werden®; fur A = 1,5 ... 3 ,treten gegléattete Bereiche und ein lokaler elastohy-
drodynamischer Film auf und fur A 2 3 ,entsteht der geringste Abrieb, und der
Schmierstoffilm ist auch unter Bedingungen einer elastohydrodynamischen Schmie-

rung nicht unterbrochen®[171].

Fur die Modellbildung des Kugel-Inlaysystems von Huftendoprothesen ist die geome-
trische Erfassung der Grund- und Gegenkérpergréfien und die sich daraus ableiten-
de Spaltbreite (Durchmesserdifferenz, engl. ,clearance”) von gréfter Bedeutung. Die

unterschiedlichen Radien der Kugel und des Inlays R, < R; ergeben durch einfache
Subtraktion die Spaltbreite C = R, - R, bzw. durch Subtraktion der Reziprokwerte ein

aquivalentes Kugel-Ebene-Modell mit dem Aquivalenzradius R,

Gleichung 14
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wobei fur die Spaltbreiten C je nach Materialpaarungen Werte zwischen 10 und

200 um und die Aquivalenzradien zwischen 1 und 5 m anzunehmen sind.

Far den Zwischenstoff, auf den nachfolgend in einem eigenen Kapitel (4.3) einge-
gangen wird, sollen zur Erstellung der Modellbildung die rheologischen Eigenschaf-
ten kurz charakterisiert werden. Die Synovialflissigkeit (Gelenksflissigkeit) beim Pro-
thesentrager ahnelt jener von Patienten mit Osteoarthritis und zeigt eine nicht-
newtonsche Auspragung fur Scherkrafte bis y = 10% 1/s [89,139,253). Hingegen ist
bei héheren Scherraten, wie sie auch bei normalem Gehen zu erwarten sind, fur Vis-
kositaten zwischen 1,5 und 5 mPa eine newtonsche Charakteristik anzunehmen
[109]. In der labortechnischen Simulation wird Kélberserum in unterschiedlichen
Konzentrationen als Ersatz fur die Synovialfiissigkeit verwendet. Fur das von der
ISO 14242-1 vorgeschlagene Mischungsverhaltnis von 25 % Kalberserum und 75 %

H20 kann mit einer Viskositat von # = 0,9 mPa gerechnet werden [110].

Die Bewegungsabladufe in-vivo sind keineswegs monoton, sondern viel mehr von
standigem Anhalten, Anlaufen und wieder Stehenbleiben gepragt, was zu einer stan-
digen Veranderung der Zwischenstoffausbildung zwischen den Gleitpartnern einer
Huftendoprothese fuhrt bzw. auch direkten Kontakt der Gleitkérper erlaubt. Fur die
experimentelle Lebensdaueruntersuchung von Huftendoprothesen hat sich jedoch —
auch wegen der einfacheren technischen Umsetzung - die zyklische Betrachtung
des ununterbrochen ,normalen® Gehens etabliert [4,97]. Allerdings ergeben auch im
Simulator die zeitlich veranderlichen Bewegungs- und Kraftmuster unterschiedliche
Schmierungszustande (ONORM M 8120 Teil 4) [159].

Wahrend der Standphase des Ganges (Ferseauftreten bis Zehenabheben, 0 bis
60 % der Zyklenzeit) von Prothesentrdgern erreicht die resultierende Kraft auf die
Kontaktflache ein Mehrfaches des Kérpergewichtes [20,23] bei vergleichsweise ge-
ringer Relativbewegung [42], wohingegen wahrend der Schwingphase (60 bis 100 %
der Zyklenzeit) eine deutliche Entlastung mit einem Anstieg der Relativgeschwindig-
keit zu verzeichnen ist (Abbildung 32).
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Abbildung 32: Kraft und Relativgeschwindigkeit der Gleitpartner (Kugel und Inlay) in-vivo. Aus

[20 und 41]

Hingegen beschreiben die in der Norm ISO 14242-1 festgehaltenen Kraft- und Be-

wegungsverlédufe die in Abbildung 33 dargestellten Verhaltnisse.
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a) Kraftkurve aus 1SO 14242-1 [97]

b) Verdnderung der Relativgeschwindigkeit
zwischen den Gleitpartnern Kugel und Inlay in

Abhéangigkeit vom Kugelradius r [41]

Abbildung 33: Kraft und Relativgeschwindigkeit der Gleitpartner (Kuge! und Inlay) nach 1SO

14242-1. Aus [97 und 41]

Darlber hinaus ist die raumliche Lageveranderung des resultierenden Kraftvektors

wahrend eines Bewegungszyklus fur die in-vivo auftretende Belastung zu beruck-
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sichtigen, wahrend in der Simulation auf eine derartige Variation — aufgrund der sich

daraus ergebenden technischen Anforderungen — verzichtet wird.

Zur Verdeutlichung der Zusammenhange seien Zahlenbeispiele angegeben. Das in
Abbildung 32 bezeichnete ,doppelte Kérpergewicht, das wahrend der Standphase
auf das kunstliche Gelenk einwirkt, beziffert sich bei einem 80 kg schweren Patienten
zu ca. 1570 N, wahrend die Relativgeschwindigkeit zwischen den Gleitpartnern bei
einer Huftprothesenkugel von 14 mm Radius Werte zwischen 0,6 und 49,6 mm/s (im
Mittel 20,5 mm/s bzw. 1,46 rad/s) annimmt. FUr die Simulation nach ISO 14242
betragen die beiden Kraftmaxima 3 kN mit einer Absenkung auf 1,5 kN wahrend der
Standphase und einer konstanten Belastung von 300 N in der Schwingphase
(Abbildung 33). Die Relativgeschwindigkeit andert sich zwischen 2,6 und 33,7 mm/s
bei einem Mittel von 22,1 mm/s (1,58 rad/s), wiederum fur eine Kugel von 28 mm

Durchmesser berechnet [41].

4.1 Ausbildung eines fliissigen Zwischenfilms

Fur eine einfache Abschatzung der Zwischenstoffverteilung soll im ersten Ansatz ei-
ne mittlere konstante Geschwindigkeit des zum Kugel-Implantat-System dquivalenten
Kugel-Ebene-Modells mit dem Aquivalenzradius R angenommen werden. Ebenfalls
zu bericksichtigen sind die verwendeten Materialeigenschaften fur die Paarungen
UHMWPE/Metall, UHMWPE/Keramik, Metall/Metall und Keramik/Keramik.

Weitere, direkte EinfluRfaktoren fur das Modell der Flussigkeitsfilmausbildung sind
a) der Neigungswinkel des Inlays,

b) die Kontaktflachengeometrie auf Grund der Schmierspaltgréie

c) die Winkelgeschwindigkeitsdnderungen und Richtungsumkehrungen und

d) Elastizitatseffekte des Materials.

Die Schrittfolge zur Entwicklung einer numerischen Lésung setzt sich aus den nach-
folgend genannten Vorgangen zusammen: Neben dem prinzipiellen geometrischen
Aufbau (Abbildung 34) und der ideal angenommenen Schmierspaltgeometrie sind die
raumlichen Belastungsverteilung und die realen, aber unbekannten Exzentrizitaten

zu berucksichtigen.
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Abbildung 34: Kugel-Inlaysystem zur Berechnung der Schmierfilmausbreitung (aus Meyer et al.
[151])

Durch die sich zeitlich in Richtung und GréRe andernden Belastungen wahrend eines
Gangzyklus andern sich auch die rdumlichen Koordinaten des Kugelmittelpunktes
auf Grund der Exzentrizitdt in bezug auf ein rdumlich fixiert angenommenes Iniay.
Uber Optimierungsalgorithmen [188] lassen sich diese Exzentrizitdten numerisch ge-
nahert ausdricken. Diese Naherung wird verwendet, um die Schmierfiimdicke Uber
der gesamten Gleitpaarungsoberflaiche mit Hilfe der Reynoldsgleichung zu berech-
nen. Diese Schmierfiimdicke wird wiederum herangezogen, um die Druckverteilung
zwischen den Gleitpartnern zu bestimmen. Die numerische Nahrung besteht aus ei-
ner iterierung dieses Prozesses mit Variation der Exzentrizitdten solange bis das be-
rechnete Druckverteilungsintegral der telemetrisch gemessenen, realen Gelenkskraft
[25] entspricht. Die so bestimmten, optimierten Exzentrizitaten kénnen dann als
geometrische Faktoren zur Berechnung der minimalen Schmierfilmdicke herangezo-

gen werden [151].

Eine derartige Berechung wurde von Meyer und Tichy [151] fur das ,normale” Gehen
und Radfahren durchgefuhrt. Die dabei erzielten Losungen prognostizieren fir die
Standphase im ,normalen Gehen* Festkérperkontakt, wahrend in der Schwingphase
maximale Flussigkeitsdruckverhaltnisse von 4 bis 870 MPa vorherrschen. Dieser be-
rechnete Maximalwert von 870 MPa muf} auf Grund der Randbedingungen (starre
Kérper) als zu hoch angenommen eingeschéatzt werden. Die Ergebnisse fliihren nach

Ansicht der Autoren zu einer Ausbildung einer hydrodynamischen Schmierung fir
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maximal 10 % des Gangzyklus, wobei dieser Zustand auch nicht einmal wahrend der
gesamten Schwingphase vorherrscht und auch nur auf die Hart/Hart-Paarungen be-
schrankt ist. Fur die UHMWPE/Metall-Paarung 1aBt sich in diesem Modell keine hy-
drodynamische Schmierung nachweisen.

Die numerisch ermittelten Ergebnisse fur das Radfahren beschreiben eine — zeitlich
gesehen — 90 %ige Ausbildungsdauer einer hydrodynamischer Schmierung, wobei

far die restlichen 10 % Mischreibung zu erwarten ist.

4.1.1 Theoretische Abschitzung der Flissigkeitsfilmausbildung: Die
Elastohydrodynamische Schmierung EHD (elastohydrodynamic lubrica-
tion EHL)

Far den Fall der Beriicksichtigung der elastischen Verformung der Gleitpartner be-
schreiben Dowson und Jin 1986 [62] die elastohydrodynamische Schmierung bei

Huftendoprothesen.

Die notwendige Bestimmung der Kontaktzone erfolgt mit Hilfe des Hertz'schen Kon-

taktradius (a), der sich aus dem Aquivalenzradius R (Gleichung 14) von Kugel und
Inlay, der einwirkenden Kraft F' und dem effektiven Elastizitatsmodul £’ (aus E’ =

E/(1-v® mit v = Poissonzahl) zu

3FR 1/3
a=|—-
)

Gleichung 15

ergibt.

Far die Anwendung der elastohydrodynamischen Theorie nach Hamrock und Dow-
son aus dem Jahr 1978 [84] kann nach Medley [149] die minimale Filmdicke in der

Kontaktzone mit
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0,61 ,
h =5 083M
min — = (E.)o,u7 0213
Gleichung 16
abgeschatzt werden, sofern
(E|R5)0.667 (nu)z 2 141’2
Gleichung 17

qilt'®, wobei 7 die Viskositat des Zwischenstoffes (siehe folgenden Abschnitt) und u

die sog. Einziehgeschwindigkeit beschreibt (# = wR/2 mit der Winkelgeschwindig-

keit w).

Eine anschauliche Betrachtung der elastohydrodynamischen Theorie liefert die

Abbildung 35 aus Medley et al [147].

load foad
elastic
lubricant lubricant
rigid rigid
— —
velocity velocity
HYDRODYNAMIC ELASTOHYDRODYNAMIC

Abbildung 35: Unterschied zwischen hydrodynamischer und elastohydrodynamischer Theorie

der Zwischenstoffverteilung fiir das Kugel-Inlaymodell.

1% Die in Gleichung 16 gemachte Abschatzung der minimalen Schmierfilmdicke ist zwar hinsichtlich
ihrer formal-physikalischen Gultigkeit zu hinterfragen, wird hier aber auf Grund ihrer populéren

Verbreitung wiedergegeben.
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Jalali-Vahid [109] wendet die elastohydrodynamische Theorie zur Bestimmung der
Zwischenstoffdicke in UHMWPE/Metall-Paarungen und kommt zum Schiuf}, daR trotz
breiter Variation von Elastizitdtsmoduli und Durchmesserdifferenzen (engl. ,clearan-
ce") die vorausgesagte Schmierfilmdicke weit geringer ist als die Oberflachenrauhig-
keit der UHMWPE-Inlays (ca. R, = 1 ym) und somit bestenfalls Teilschmierungsbe-

dingungen (Mischreibungsverhaltnisse) vorherrschen kénnen.

Medley [149] und Udofia [222] unternehmen ebenfalls den Versuch, die elastohydro-
dynamische Schmierungstheorie auf Metall-Metall-Paarungen anzuwenden, wobei
Udofia fur eine Durchmesserdifferenz von 50 um und eine Oberflachenrauheit von
R, < 25 nm elastohydrodynamische Schmierung voraussagt. Medley kann bei seinen

Versuchen [149] keine elastohydrodynamischen Betriebsbedingungen feststellen und
fuhrt dies auf die mangelnde Oberflachengute der Prothesenpaarungen zurtck.

Fur Keramik-Keramik-Paarungen mit sehr glatter Oberflache (R, = 5 nm) berechnen

Mabuchi et al [134] eine minimale Zwischenstoffhéhe von 20 nm fiir eine optimale

Durchmesserdifferenz von 20 um. Mit diesen EingangsgréRen errechnet sich der
Parameter A zu 2,8, was bereits zu einer kontinuierlichen Flussigkeitsfilmausbildung

fuhren kann.

Fur die Parameter Kugelradius R, = 14 mm, Kraft /' = 2500 N, die Viskositat # =

1,5 rad/s geben Jin at al. [110] die folgenden

5 mPa-s, Winkelgeschwindigkeit @
Eckdaten (Tabelle 17) zur Ausbildung eines Zwischenstoffiimes unter Verwendung

der elastohydrodynamischen Theorie an.

Tabelle 17: Theoretische Ahschédtzung der Ausbildung von Reibungszustdnden unter Verwen-

dung der elastohydrodynamischen Theorie [110]

. minimale Rauheit .
Materialpaarung o A (Reibungszustand)
Filmdicke [nm} R, [nm]
0,08-1,7
UHMWPE/Metall 83 50 - 1000 . .
Haft- bis Mischreibung
1,3-26
Metall/Metall 36 14 -28 Mischreibung bis hydrodynamische
Schmierung

) ) 34

Keramik/Keramik 34 7 . .
hydrodynamische Schmierung
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4.1.2 Verfahren zur experimentellen Bestimmung der Flissigkeitsfilm-

ausbildung bei Hiiftendoprothesen

Fur die experimentelle Darstellung der Flussigkeitsfilmformation im Schmierspalt von
Huftendoprothesen stehen nur wenige direkte MeBmethoden zur Verfugung. Dowson
et al. beschreiben in ,Direct Experimental Evidence of Lubrication in a Metal-On-
Metal Total Hip Replacement Tested in a Joint Simulator” [64] einen MeRaufbau far
Metall-Metall-Paarungen mit Hiife der elektrischen Widerstandsanderung. In der Lite-
ratur Uberwiegt jedoch die Anzahl indirekter Messungen unter Beurteilung der Reib-

zahl (oder Reibungskoeffizienten?) fur das Kugel-Inlaysystem [83] mit

Gleichung 18

wobei T das Reibmoment, R; den Kugelradius und F’ die einwirkende Radialkraft be-
zeichnen. Zur experimentellen Bewertung des Reibungszustandes wird der Sommer-

feldparameter z [204] herangezogen, der sich aus

muRy
F
Gleichung 19

errechnet und als Abszisse fir die graphische Darstellung der Reibzahl (Stribeck-
Kurve, Abbildung 36) dient.

2 Nach ONORM M 8120 [159] sind fur die Reibzahl auch die Bezeichnungen Reibkoeffizient, Reib-
wert, Reibbeiwert und Reibkennzahl gebrduchlich.
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%"A

Mischreibung /\"/v\/\/\/\j\'\/\./
VAW

Vollschmierung

-

Sommerfeldparameter (z)

Reibungskoeffizient (f)

Abbildung 36: Idealisierte Stribeck-Kurve

Eine Interpretation der Stribeck-Kurve fur das Kugel-Inlaysystem soll anhand der pu-

blizierten Ergebnisse von Scholes et al. [204] wiedergegeben werden.

In den vorliegenden Versuchen wurde das Reibmoment zwischen den Gleitpartnern
Kugel und Inlay bei Variation der Zwischenstoffviskositat (waRrige Carboxymethylcel-

lulose) gemessen. Die Viskositdt geht in den Sommerfeldparameter z nach

Gleichung 19 ein und ist in der Abbildung 37 logarithmisch dargestelit.
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Abbildung 37: Stribeck-Kurven fiir verschiedene Materialpaarungen mit wéBriger Carboxy-
methylcellulose (Viskositit: 1, 5, 12, 33, 155 mPa-s) als Zwischenstoff [204]

Die relativ hohe Reibzahl der Metall-Metall-Paarung in Abbildung 37 (a) durfte auf
das Auftreten von massiver Mischreibung zurtuckzufihren sein. Die Keramik-
Keramik-Paarung (b) zeigt einen deutlich niedrigeren Reibungskoeffizienten und ein
Ansteigen desselben bei Erhéhung der Sommerfeldzahl, was als Volischmierung in-
terpretiert wird. Hingegen deutet der Abfall des Reibungskoeffizienten (c) mit stei-
gender Sommerfeldzahl bei der Metal/lUHMWPE-Paarung auf das Vorherrschen von
Mischreibungszustanden hin.

Es lassen sich die experimentell von Scholes et al. [204] ermittelten Reibungszu-
stdnde in Tabelle 18 quantifizieren.
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Tabelle 18: Experimentelle Bestimmung des Faktors A fiir verschiedene Gleitpaarungen der

Hiiftendoprothetik mit einer theoretischen Abschidtzung der minimalen Zwischenstoffdicke
unter Verwendung der elastohydrodynamischen Theorie [204]

. minimale Rauheit
Materialpaarung L A (Reibungszustand)
Filmdicke [nm] R, [nm]
<1
UHMWPE/Metall 90 1290 i i
Mischreibung
<1
Metall/Metall 50 80 ] )
Mischreibung
>3
Keramik/Keramik 60 10 . .
hydrodynamische Schmierung

4.2 VerschleiBmechanismen bei Hiiftendoprothesen

Die Abriebmodelle bei Huftendoprothesen richten sich naturgemal® nach den ver-
wendeten Materialien. So sind fur Hart/Hart-Paarungen wie Metall-Metall oder Kera-
mik-Keramik andere Mechanismen zu erwarten als bei UHMWPE als Gegenkdrper.
Im folgenden sollen anhand von Beispielen aus der Literatur die dominierenden Er-
scheinungen wie Adhasion, Abrasion, Ermidung und Drittkérperverschleis behandelt

werden.

Zur Beschreibung der realen Kontaktflache fester Koérper, bewegt oder unbewegt,
gibt es eine Menge von zum Teil sehr aufwendigen Theorien, auf die hier nicht im
speziellen eingegangen werden kann. Hervorzuheben sind aber dennoch die Arbei-
ten von Kragelskii [118], in denen die Adhdsions-Deformations-Theorie entwickelt
wird, und der energetische Ansatz von Fleischer [171], auf die in der vorliegenden

Arbeit phanomenologisch aufgebaut werden soll.

Die im folgenden getroffenen Zuordnungen der VerschleiBmodi zu den Gleit-
paarungstypen spiegeln die wesentlichen tribologischen Eigenschaften der genann-
ten Paarungen wider. Es lassen sich dartber hinaus fir fast alle Paarungen Misch-
formen der VerschleiBart angeben, und somit muf3 das tatséchliche in-vivo bzw. in-

vitro auftretende Abriebgeschehen als Zusammenspiel der einzelnen Charakteristika
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verstanden werden. So dominiert zwar das abrasive VerschleiRgeschehen in der Me-
tall-Metall-Paarung [175,212,244], mul} aber durch den EinfluR korrosiver Prozesse
(vor allem auf Korngrenzen) und sogar adhasiver Effekte bei mangelnder Schmie-
rung und hohen Drlcken erganzt werden. Dartiber hinaus ist der — zwar nicht unmit-
telbar als primare VerschleiBursache anzusehende - Drittkérperverschlei durch ,au-
Ren* eingebrachte Partikel bei allen Gleitpaarungstypen zu bertcksichtigen.

4.2.1 Metall/Keramik-UHMWPE, X-PE

Bei der mechanischen Beanspruchung fester Kérper durch Gleiten, StoRen oder Rol-
len kommt es auf Grund der Mikrozerstérungsprozesse an der Oberfliche zu einem
wechselseitigen Materialtbertrag in den unmittelbaren Kontaktpunkten beider Kérper.
Dabei spielen die Energiekonzentrationen beim Zusammentreffen von Stoffbereichen
und die Wirkung der Van der Waal’schen Kréfte zwischen den Molekilen sowie die
unabgesittigten Restvalenzen der Molekule von Grund- und Gegenkérper eine be-
sondere Bedeutung. Hingegen mindert der vorhandene Zwischenstoff die Adhasi-
onskraft und damit den Materialubertrag betrachtlich.

Bei der Materialpaarung Metall bzw. Keramik gegen Polyathylen (UHMWPE) sind
vornehmlich adhasive VerschleiBerscheinungen anzutreffen. A. Wang beschreibt in
seiner Theorie zum Verschlei von UHMWPE bei mulitidirektionaler Beanspruchung
[234] die Ausbildung von Fibrillen quer zur dominierenden Richtung der Gleitbean-
spruchung, die erst bei andauernder Belastung aus dem Werkstoffverbund herausge-
I6st werden. Bei unidirektionaler oder reziproker Beanspruchung fahrt die molekulare
Orientierung zu einer Kaltverfestigung der Abrieboberfliche und somit sogar zu einer
erhéhten Verschleilfestigkeit. Hingegen wirken bei multidirektionaler Bewegung
Scher- und Dehnungsbeanspruchungen in verschiedene Richtungen — auch quer zur
primdren Richtung der Gleitbeanspruchung —, was zu einer Schwachung der Ver-
schleilfestigkeit des Materials fihrt. Der Schadigungsmechanismus selbst kann als
intermolekulare Zerstérung der (langen) UHMWPE-Molekulketten verstanden werden.
Ein Abriebpartikel entsteht somit als zerstérte Fibrille, die aus dem Materialverbund

beim Gleiten in andere Richtungen herausgerissen wurde.
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Makroskopisch beschreiben McKellop et al. [144] die tribologisch beanspruchte Zone
bei UHMWPE-Inlays als glatt und glédnzend (engl. ,smooth and glossy"), im Gegen-
satz zu den unbeanspruchten Bereichen, in denen mitunter mit freiem Auge die
Drehriefen des Herstellungsprozesses zu erkennen sind. Von abrasivem VerschleiR-
geschehen stammende feine Kratzer werden meist nur in der Ubergangszone detek-
tiert, die im hochglanzenden Bereich der PriméarverschleiBzone zu ,verschwin-

den” scheinen.

Cross-linked UHMWPE (X-PE)

Die verbesserten Abriebeigenschaften von hochvernetztem (engl. ,cross-linked®)
UHMWPE (X-PE) sind auf eine verminderte Molekulkettenbeweglichkeit und eine
dichtere C-C-Bindung benachbarter Molekulketten zurtickzufuhren (siehe Kapitel 2.2).
Dieser Effekt scheint die im allgemeinen schlechteren mechanischen Materialeigen-
schaften von X-PE (Reilfestigkeit, Streckspannung etc.) zu Uberwiegen [123,154].
Darlber hinaus zeigen von Revisionsoperationen gewonnene X-PE Inlays ein ande-
res makroskopisches Bild als vergleichbare UHMWPE-Inlays. So beschreiben Mura-
toglu et al. [153] eine matte (engl. ,dulf) tribologische Zone bei 3 unterschiedlichen
X-PE Produkten, die auf Grund von Fehlstellungen oder entziindlichem Geschehen
re-operiert werden muften. Eine weitere zitierte X-PE Charakteristik ist der soge-
nannte ,memory effect', wonach die ursprunglichen Drehriefen von X-PE Inlays, die
nach dem Einsatz in-vivo oberflachlich nicht mehr zu erkennen sind, durch Erwar-
mung bis zum Schmelzpunkt des Granulats wieder zu Tage treten [153]. Die Autoren
schlieen daraus, daB in der tribologisch beanspruchten Zone tatsachlich kein Mate-
rialabtrag stattfindet und somit Verschleiffreiheit herrscht. Andererseits kommen z.B.
durch exzessive Bestrahlung des X-PE Materials andere VerschleiRmechanismen
wie Delamination und Ermidung zum Tragen, die ein Indiz fur mégliche Schadensur-
sachen bei auch geringer bestrahliten Produkten darstellen [161,168] und im Zusam-
menhang mit einer fortschreitenden Oxidation der nicht gesattigten Radikale vielleicht
zukinftig im X-PE mehr Bedeutung erlangen werden.
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4.2.2 Metall/Metall

Abrasion ist der dominierende VerschleilRfaktor der sogenannten Hart-Hart-
Paarungen, wie Metall/Metall und Keramik/Keramik. Obwohl die lokal anzutreffenden
Dricke in den Rauheitsspitzen eine Kaltverschmelzung der Metall/Metall-Paarungen
im Sinne der tribologischen Betrachtungsweise ermdoglichen wirden, scheint die
Auspragung der Oxidschichten bei den verwendeten Materialien (CoCrMo-
Legierungen) dies zu verhindern. Je nach Ausbildungsgrad von Karbiden in der me-
tallischen Matrix herrschen Driicke von bis zu 55 MPa bei homogenen Oberflachen
bzw. 22 GPa bei Reduktion der Kontaktfliche auf Karbide [244]. Die sich, auch ohne
Zwischenstoff, an Umbebungsluft spontan ausbildende Metalloxidschicht (Cr,O3) er-
reicht eine Dicke von 10 bis 30 nm und verhindert somit im statischen Zustand direk-
ten Metall-Metallkontakt. Fir dynamische Verhaltnisse scheint die Regenerationsge-
schwindigkeit dieser Schichten beginstigt durch die Energieeinbringung bei tribologi-

scher Beanspruchung auszureichen, um adhasiven Verschlei® zu verhindern.

Den oben erwahnten Dricken von bis zu 22 GPa kénnen jedoch die Karbide (siehe
Kapitel 2.3) mit einer Harte zwischen 1170 und 1300 HV, g5 nicht standhalten, was zu
einem Bruch derselben fuhrt und sich daraufhin ein Gleichgewicht zwischen Kar-
bid/Karbid, Metalloxid/Karbid und Metalloxid/Metalloxid einzustellen beginnt. Durch
die dynamische Beanspruchung scheinen die Oxidschichten abzuplatzen und so als
scharfkantige Erhebungen den abrasiven VerschleiRprozef’ zu initiieren. Ebenso zer-
kratzen herausgeléste (zerbrochene) Karbide und geléste, kleinere Metallpartikel, die
sich unmittelbar mit einer Oxidschicht umgeben, die Oberflachen und fuhren zum

vorwiegend abrasiven VerschleiRgeschehen [244].
4.2.3 Korrosiver Angriff

Trotz der Korrosionsfestigkeit, die den chirurgischen Implantaten zugeschrieben wird
[5], gehen sowohl bei Schaften und Pfannen als auch bei den Gleitpaarungen metal-
lische lonen bei Kontakt mit der Synovialflussigkeit oder dem Kélberserum in Lésung.
Erhéhte Konzentrationen von Metallionen in Blut und Harn sind bei Prothesentragern

mit Metall/Metall-Paarungen nachgewiesen [27,37,107,127], und es existieren ent-
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sprechende Empfehlungen, bei eingeschrankter Nieren- oder Leberfunktion auf den
Einsatz von Metall-Metall-Paarungen zu verzichten [37].

Neben diesen o.a. sekundaren korrosiven Effekten existieren aber auch primare,
verschleilverursachende korrosive Erscheinungen an den tribologisch beanspruch-
ten Gleitpaarungen. Bei den Metall/Metall-Paarungen sind verschiedene Korrosions-
arten inklusive selektive Korrosion an Korngrenzen zu Metallkarbiden nachzuweisen
[108,142,182,244].

Im Zusammenhang mit den korrosiven VerschleiRerscheinungen sei auch auf die
Oxidation von Polyathylen hingewiesen. Durch die heutzutage zwar obsolete Form
der Sterilisation von UHMWPE-Inlays durch y-Bestrahlung an Luft neigen diese noch
immer im Einsatz befindlichen und an freien Radikalen angereicherten Polyathylen-
Inlays zu einer massiven Versprodung, die mit einer Erhéhung der VerschleilRrate in-
vivo einhergeht. Trotz der heute verwendeten MaRnahmen zur Verringerung der frei-
en Radikale in Polyathylen, z.B. durch Verwendung von Schutzgasen (Stickstoff)
wahrend der Sterilisation mit y-Bestrahlung, bleibt eine prinzipielle alterungsbedingte
Abnahme der Verschleil3festigkeit bestehen [122,234].

4.2.4 Keramik/Keramik

Der Verschleil von Keramiken ist vor allem durch die Materialeigenschaften Harte
und Sprodigkeit gepragt, woraus sich die Tatsache ableitet, dal? Abrieberscheinun-
gen bei Keramiken durch die verschiedensten Bruchphdnomene (submikroskopisch
bis makroskopisch) charakterisiert sind. Im Gegensatz zu den metallischen Werkstof-
fen — ausgenommen den o.a. Karbiden — verformen sich Rauheitsspitzen kerami-
scher Werkstoffe an der Oberflache elastisch und die Kontaktbeanspruchung hangt
wesentlich vom Radius dieser Rauheitsspitzen ab [115,116]. In erster Naherung be-
wirkt eine erhéhte Belastung eine héhere Haufigkeit von Kontaktspitzen und somit
eine vergroRerte reale Kontaktfliche. Die lokalen Beanspruchungen der Kontaktspit-
zen sind unabhéangig von der Belastung und Ubersteigen — wie bei den Metallkarbi-
den — die Hertz'sche Flachenpressung auf Basis der Konstruktionsdaten (nominellen
Krimmung) der Reibflachen bei weitem [74]. Unterhalb der Rauheitsspitzen in einer
Tiefe, die weit grofer ist als der Abstand benachbarter Spitzen, herrschen wieder
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Belastungsverhaltnisse, die der makroskopischen Hertz'schen Kontaktmechanik ent-
sprechen.

Tribologische Beanspruchung bewirkt bei der Keramik/Keramik-Paarung eine Ermu-
dung, die schon bei geringer Beanspruchung intragranulare Bruche (in einer Gro-
Renordnung von 200 nm Breite und Tiefe) hervorruft und bei weiterer Belastung
Kornausbriche durch eine Schwéachung der intergranularen Verbindungen bewirkt
[114,227). Bei extremen Beanspruchungsbedingungen, z.B. ,impingement* (Blockie-
rung der Bewegung durch Anschlagen des femuralen Prothesenhalses am Inlayrand),
werden die makroskopischen Einflusse so grof3, dal sich sichtbare Risse meist par-
allel zur Oberflache ausbilden kénnen, die wiederum ein Abplatzen ganzer Keramik-
schichten hervorrufen und in sogenannten katastrophalen Abrieb (Lawineneffekt) von

Keramik/Keramik-Paarungen minden [155,196].

Aus dem Keramikverbund geldste Partikel kdnnen zerrieben werden und formen bei
Trockenreibung einen dinnen Film loser Kleinstpartikel, die sich im flissigen Medium
zu kleinen Rollen oder Schichten agglomorieren, aber keinen weiteren (Drittkérper-)
Verschleil hervorrufen [114]. Andererseits kénnen die abgeldsten Keramikkérner
aber auch als ,rollende” Partikel zwischen Grund- oder Gegenkérper geraten und

somit zu einer Materialermidung und damit erhéhtem Verschleil® beitragen.

4.2.5 Drittkorperverschleif

Bei den in der Endoprothetik anzutreffenden VerschleiBarten spielt der Drittkérper-
verschleil insofern eine Rolle, als im Gegensatz zu technischen Einsatzen die ,War-
tung“ des tribologischen Systems von auf3en praktisch nicht erfolgen kann. Partikula-
rer Abrieb von den Gleitoberflichen kann vom biologischen System bestenfalls pha-
gozytiert bzw. Uber korrosive Zersetzung aufgelést werden, meist jedoch wird eine
,Abkapselung” der Abriebprodukte durch Zellen (Makrophagen) initiiert, was aber
wiederum zum Knochenabbau und dadurch zur Lockerung der Implantatverankerung
fuhren kann [132,200,238].

Abgesehen von den intrinsischen Quellen (VerschleiBpartikel unterschiedlicher Ge-

nese) fur Drittkérperverschleif’, ,produzieren auch die Interfaces der zementierten
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und zementfreien Implantate Partikel, die in die Gleitzone der Kugel-Inlaypaarung
geraten kénnen. Auf der einen Seite I6sen sich auf Grund von Ermiidungserschei-
nungen Partikel des Knochenzementes — meist PMMA (Polymethylmetacrylat) —, die
durch die Zirkulation der Synovialflussigkeit potentiell in den Schmierspalt geraten
kénnen. Auf der anderen Seite kann sich das im Herstellproze® zur Aufrauhung der
Implantatoberflachen fur die osseédre Integration verwendete Aluminiumoxid- oder
Siliziumoxid-Streugut durch Mikrobewegungen zwischen Knochen und Schaft bzw.
Inlay von der Implantatoberflache |6sen und ebenfalls Uber das lymphatische System
aus dem Knochengewebe in den Gelenksraum gelangen [29,175,200,238].

4.3 Das natiirliche Gelenk und sein Zwischenstoff: die Synovial-

flussigkeit

Menschliche Gelenke wie Ellenbogen, Knie, Hufte, Schulter, etc. besitzen als Reib-
bzw. Kontaktflichen Knorpelgewebe, die aus tribologischer Sicht hervorragende
Gleitschichten mit einer Uberragenden Lebensdauer bilden. Im wesentlichen besteht
Knorpelgewebe aus Wasser, das mit einem Netzwerk aus Kollagenen und hochmo-

lekularen Proteoglykanen einen Verbundwerkstoff aus technischer Sicht bilden [90].

Der im Gelenkraum gebildete natirliche Zwischenstoff, die Synovialflissigkeit, wird
von der Gelenkinnenhaut (Synovia) gebildet. Die Synovialflussigkeit ist beim gesun-
den Menschen eine klare, schleimhaltige, fadenziehende Flussigkeit, die im wesentli-
chen ein Dialysat aus Blutplasma mit Hyaluronsaure (engl. ,hyaluronic acid‘, HA)
darstellt. Hauptbestandteil ist Wasser mit 85 %, weitere Komponenten sind Poly-
sacharide und Proteine [178].

Es existiert eine Menge von Theorien zur Ausbildung der Schmierung im naturlichen
Gelenk (,weeping”, ,boosted", ,squeezed film*, ,hydrodynamic®, etc.) [78], auf die
aber auf Grund ihrer Komplexitat nicht naher eingegangen werden kann, jedoch sol-
len die rheologischen Eigenschaften der Synovialflissigkeit beim Prothesentrager
naher erlautert werden. Im Vergleich der ,mechanischen Eigenschaften der Synovi-
alflussigkeit des gesunden Gelenks gegenuber jenen von prothetisch versorgten Ge-
lenken hebt sich vor allem die scherkraftabhéngige Viskositat (Strukturviskositat) ab.

Wahrend die Viskositat # der Synovialflussigkeit nicht entzindeter Gelenke mit zu-
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nehmender Scherrate y abnimmt, zeigt die Viskositat des entziindeten Gelenkes bei
insgesamt niedrigerem Niveau eine annahernd Newtonsche Auspragung [90,253]
(Abbildung 38). Diese Strukturviskositdt der ,gesunden® Synovialflissigkeit wird
manchmal falschlicherweise als Thixotropie (die Viskositdt nimmt bei konstanter

Schubspannung mit zunehmender Versuchszeit ab [186]) bezeichnet.

o exp. points (Zeidler etal.,1979)
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Abbildung 38: Strukturviskositit der Synovialfliissigkeit. NSF = normale Synovialfliissigkeit,
ISF = infektiose Synovialfliissigkeit (aus Hlavacek [89])

Experimentelle Untersuchungen von Balazs et al. [17] zeigen, daf} die Viskositatsei-
genschaften von der Hyaluronsdurekonzentration und nicht vom Proteingehalt ab-
héngen [90]. Eine Variation der Hyaluronsdurekonzentration in Abhéngigkeit des Ge-
lenkzustandes zeigt sich zufolge der Messungen von Mazzucco [139] an Pseudosy-
novialflussigkeiten von Patienten, die mit Knieendoprothesen zu versorgen sind bzw.
Revisionsoperationen zu erwarten haben. Bei Patienten, die eine Revisionsoperation
zu erwarten haben, ist die HA-Konzentration am geringsten, gefolgt von jener Patien-
tengruppe, die eine primdre Gelenksoperation zu erwarten hat und jener Gruppe mit
gesunden Gelenken. Ebenso variiert der Gesamtproteingehalt bei normaler Gelenks-
flussigkeit zwischen 15 - 25 mg/ml, bei Patienten mit Osteoarthritis zwischen 29 -
39 mg/ml, bei Patienten unmittelbar vor einer endoprothetischen Versorgung des
Gelenkes zwischen 17 - 37 mg/ml und bei Patienten vor einer Revisionsoperation

eines kunstlichen Gelenksersatzes zwischen 21 - 47 mg/ml [139].
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4.4 Der Zwischenstoffersatz in der Simulation: Das Kilberserum

Auf Grund der geringen Mengen und Verfugbarkeit von nattrlicher Synovialflissigkeit
ist man in der Simulation auf Ersatzzwischenstoffe angewiesen. Von den verschie-
denen in Verwendung stehenden Zwischenstoffen wie Wasser, physiologische Koch-
salzlésung, Ringerlésung, Plasmion, Gelofusine und Kalberserum hat sich letzteres
in einem Verdunnungsverhaltnis von 75 % Wasser zu 25 % Kalberserum, zumindest
im ISO-Standard, durchgesetzt [97]. Trotz der Bedeutung der Hyaluronsaurekonzen-
tration auf die rheologischen Eigenschaften findet dieser Parameter in der Literatur
gegeniber der Proteinkonzentration fast keine Bedeutung. So werden in den meisten
Prufprotokollen, wenn Uberhaupt, nur Mischungsverhaltnisse in Prozent oder Prote-

inkonzentrationen [mg/ml] angegeben.

DaRl dem Zwischenstoff selbst — neben den kinematischen und kinetischen Eigen-
schaften — eine bedeutende Rolle fur das Abriebverhalten von Endoprothesen in der
Simulation zukommt, zeigt die relativ gro3e Zahl von Publikationen, die sich mit dem
Effekt der konzentrationsabhangigen Abriebraten auseinandersetzen [52,131,141,
198,231,250,252). Besondere Erwahnung soll dabei eine Multicenterstudie von 10
Testlabors [52] erfahren, in denen PTFE-Inlays mit verschiedenen Konzentrationen
von Kalberserum (17 - 69 mg/ml) als Zwischenstoff tribologisch getestet wurden. Die
relativ hohe Verschlei’rate von PTFE eignet sich aus Sicht der Autoren dieser Studie
fur eine Verklrzung der Testdauer von 5 auf 2,5 Mio. Bewegungszykien. Trotz der
unterschiedlichen Testprotokolle und Simulatortypen (anatomisch korrekte Einbaula-
ge gegen anatomisch inverse, OBM-Simulatoren, biaxiale, und triaxiale Simulatoren)
ist ein einheitlicher Trend zu einer Erh6hung der Verschleiflrate von PTFE bei
erhohter Konzentration des Proteingehaltes des Kalberserums zu verzeichnen.

Die in dieser Multicenterstudie gemachten Erkenntnisse werden in ihrer Interpretation
durch eine von Wang et al. [231] publizierte Studie unter Verwendung von
UHMWPE- und PTFE-Inlays an einem Mehrstationen-OBM-Simulator erganzt. Wang
variiert die Konzentration des Kalberserums zwischen 100 % Wasser (0 mg/ml Prote-
ingehalt) und 100 % Kalberserum (65 mg/ml Proteingehalt) und vergleicht die Abrieb-
raten in Abhangigkeit der Proteinkonzentration (Abbildung 39).
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Abbildung 39: Vergleich der proteinkonzentrationsabhédngigen Abriebraten von PTFE und
UHMWPE am OBM-Simulator (aus Wang et al. [231])

Aus einem Vergleich zu publizierten Abriebraten klinischer Untersuchungen, auf die
in spateren Kapiteln noch naher eingegangen wird, schlieRt Wang, daf eine Verdin-
nung des Kalberserums von mindestens 50 % mit Wasser notwendig sei, um anna-
hernd physiologische Testbedingungen zu schaffen {231].

4.41 Ablagerungen

Neben der Proteinkonzentration des Zwischenstoffes bzw. dem Hyaluronsauregehait
spielt in der Simulation des VerschleiBverhaltens von Endoprothesen auch die De-
gradation des Zwischenstoffes eine wichtige Bedeutung. Im Gegensatz zur natdrli-
chen Synovialflussigkeit, die einer standigen biologischen Regeneration unterworfen
ist, mull das denaturierte Kélberserum nach einer festgelegten Prifzyklenzahl ge-
tauscht werden. Der ISO-Standard 14242 schreibt eine Erneuerung des Zwischen-
stoffes alle 500.000 Zyklen vor, was von vielen Priflabors auch so praktiziert wird.

Einige Autoren untersuchen anhand der Parametrierung des Zwischenstoffes in
Menge und Proteinkonzentration die Bildung von Ausfallsprodukten aus Kalberseren
und die tribologische Funktion sich anlagernder Schichten [128,145,230,245]. Der
EinfluR dieser Schichten wird u.a. im Beitrag von McKellop [145] in einer Pin-on-Disk-
Anordnung nachgewiesen und als Hauptbestandteil dieser Schichten, aus dem Kal-
berserum ausfallendes Kalziumphosphat (CaPOQ,) identifiziert. Fir Wang et al. Uber-
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nehmen diese unldslichen Schichten in der Metal/lUHMWPE-Paarung die Rolle eines
festen Zwischenstoffes, der die Polyathylenoberflaiche kunstlich schitzt [230].

Auch in der Metall/Metall-Paarung spielen tribochemische Ablagerungsschichten eine
bedeutende Rolle. Nach Wimmer et al. [245] bilden sich kohlenstoffhaltige Schichten
an den Metalloberflichen einer Metall/Metall-Paarung, die durch Denaturierung des
Zwischenstoffes auf Grund erhéhter Temperaturen in der Tribozone gebildet werden
und als feste Zwischenstoffe zwischen den Gleitpartnern wirken kénnen. Ebenso
werden bei Revisions-Metall/Metall-Paarungen am Rande der tribologisch bean-
spruchten Zone regenbogenfarbige Ubergangszonen zur organischen Schicht detek-
tiert, die den Ubergang zwischen dem Metalloxid und der tribochemischen Schicht

markieren [245].

Zur Verminderung der Degradation des Zwischenstoffes in-vitro werden von vielen
Labors Zusatzstoffe wie Athylendiamintetraessigsaure (engl. ,ethylene diamine
tetraacetic acid* EDTA) oder Natriumacetat (engl. ,sodium acetate’) dem Zwischen-
stoff zugesetzt, deren Wirkung aber auch eine direkte Beeinflussung des Reibkoeffi-
zienten nach sich zieht [145] bzw. deren gewlinschte Wirkung von manchen Autoren

Uberhaupt in Zweifel gezogen wird [245].

4.5 Warmeentwicklung

Die (energetische) Wirkung der Reibkraft entlang des Reibweges setzt die Rei-
bungsenergie zum groRten Teil in Warme um. Diese Umwandlung von Energiefor-
men bewirkt verschiedene fur die Tribologie bedeutsame Konsequenzen. Einerseits
werden tribochemische Prozesse ausgeldst, andererseits bewirken ausgeldste elek-
trische Ladungsverschiebungen korrosive Veranderungen der Oberflachen, und
schlieBlich erfahrt das gesamte tribologische System auch eine Erwarmung.
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4.5.1 In-vivo-Messung der Temperaturerhdhung in der Gleitzone

Bergmann et al. konnten mit Hilfe von sensorenbestickten Huftendoprothesen Tem-
peraturen von 43,1 °C im Schaftkonus bei Keramik/PE-Paarungen unter normaler
Gehbeanspruchung in-vivo messen [21]. Fur einen Patienten mit Keramik/Keramik-
Paarung wurden niedrigere Temperaturwerte gemessen (41,5 °C). In Erweiterung
dieser in-vivo Messungen zur Bestimmung der Temperaturen der Kontaktflichen
durch ein Finite-Elemente-Modell [22] ziehen die Autoren folgende Schlusse: Der
(weltweit am meisten verwendeten) Gleitpaarung UHMWPE/Metall werden die
schlechtesten thermischen Eigenschaften mit einer maximalen Temperaturerhéhung
der Synovialfilissigkeit auf 46 °C zugeschrieben. Aus Sicht der thermischen Eigen-
schaften sind Schafte aus Chrom-Kobalt-Legierung jenen aus Titanlegierung vorzu-
ziehen. Vor allem die Synovialflissigkeit — nicht so sehr das periprothetische (an das
Implantat angrenzende) Gewebe — wird durch thermische Einflisse am meisten be-
droht.

4.5.2 In-vitro-Messung der Temperaturerhéhung in der Gleitzone

Mehr Literatur bieten Messungen und theoretische Abschatzungen zur Warmeent-
wicklung von in-vitro VerschleiBuntersuchungen [92,115,116,129,130,244]. Fur die
Paarungen Metall/Metall und Keramik/Keramik geben Wimmer et al. [244] und Klof3
et al [115,116] die Temperaturerhéhungen durch sogenannte Blitztemperaturen an,
in die — neben den Materialkoeffizienten — vor allem die Krimmungsradien der Ober-
flachenrauheitsspitzen eingehen. So wird fir die Metall/Metall-Paarung eine theoreti-
sche Temperaturerhéhung auf 77 °C und fur Keramikkomponenten auf 75 °C ange-
geben. Diese Temperaturerhéhung hat nicht nur eine Denaturierung des Zwischen-
stoffes zur Folge, sondern kann bei der meta-stabilen Zirkonoxidkeramik auch zu
einer kritischen Phasenumwandlung (Yttriumoxid wird herausgelést und induziert

Drittkérperverschlei®) fuhren (siehe Kapitel 2.4.2).

In jenen Publikationen, die sich explizit mit der Temperaturerhéhung in Huftsimulato-
ren beschaftigen [129,130,133], wird die Erwdrmung der Gleitpartner UHMWPE ge-
gen Metall, Aluminium- oder Zirkonoxidkeramik und des Zwischenstoffes mit Hilfe
von Temperatursensoren knapp unterhalb der Artikulationsoberflaicheflaiche gemes-
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sen. Zur Berechnung der eigentlichen Kontakttemperatur an der Oberfliche mussen
aber wiederum Finite-Elemente-Methoden herangezogen werden. So erzielt die
UHMWPE/Zirkonoxid-Paarung in OBM-Simulatoren mit ca. 400 ml Zwischenstoff
(Kalberserum) eine maximale Oberflachentemperatur von 99 °C, gefolgt von
UHMWPE/Metall mit 60 °C und UHMWPE/Aluminiumoxidkeramik mit 45 °C [133],
was jedenfalls eine Denaturierung des Zwischenstoffes nach sich zieht. Liao et al.
[129] fuhren bei denselben Simulatoren, aber nur 50 ml (1) Zwischenstoff, eine Kih-
lung der Kugel von innen ein und empfehlen auf Grund der in-vivo dhnlichen Abrieb-
charakteristik eine moderate Kihlung bei OBM-Simulatoren, um die Gefahr einer

,Uberhitzung" im kontinuierlichen Prifzyklus zu vermeiden.

4.6 VerschieiBquantifizierungsmethoden

Wie schon erwahnt, betragen die linearen VerschleiRraten bei Hiftendoprothesen je
nach Materialpaarung zwischen Hunderten pm/Jahr (UHMWPE) und wenigen
pm/Jahr (Hart/Hart-Paarungen). Im folgenden seien einige technische Aspekte der
qguantitativen VerschleiBmessung bei Hiftendoprothesen erlautert und deren mef3-

technische Herausforderungen aufgezeigt.

Zur direkten Messung des VerschleiBes eigenen sich die gravimetrische Methode
durch Ermittlung des Gewichtsverlustes, die dimensionale Methode durch Erfassung
der Formveranderung [98], aber auch radiologische Verfahren in der klinischen Pra-
xis zur Bestimmung der Relativposition von Kugel und Inlay [112].

4.6.1 Die gravimetrische VerschleiBbestimmung

Die gravimetrische VerschleiRbestimmung stellt das nach tribologischem Einsatz er-
mittelte Gewicht des Probenk&rpers zum urspringlichen Gewicht vor der experimen-
tellen Untersuchung in Beziehung. Dies setzt die Kenntnis des Ausgangsgewichtes
voraus und ist daher nicht auf explantierte Proben anwendbar. Dennoch erweist sich
die gravimetrische Verschleibestimmung als sehr effiziente MeRmethode fur die in-
vitro Abriebbestimmung. So setzt sich der Nettomassenverlust bei jeder Messung
aus dem gemessenen Massenverlust der Probe und der Massenzunahme (siehe
folgend) einer Referenzprobe zusammen.
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UHMWPE nimmt wahrend eines Priflaufes wie auch im Kérper eines Patienten an
,Gewicht zu“. Die kristalline Struktur der Molekulkettenverbindungen laRt ein Eindrin-
gen von Flussigkeit und damit eine Ablagerung von Proteinen im UHMWPE zu, was
auch nach Trocknung im Hochvakuum zu einer Gewichtszunahme fihrt [54]. Aus
diesem Grund ist beim Einsatz von UHMWPE als Gleitpartner in-vitro eine Referenz
.Load-Soak-Probe® (Einweichen unter Belastung) mitzufuhren, die wie die zu
verschleiBende Probe zyklisch zu belasten, aber nicht gleitend zu bewegen ist
[4,70,98]. Die Massenzunahme dieser Referenzprobe ist somit fur den
Nettogewichtsverlust der VerschleiRprobe zu bertcksichtigen. Obwohl Gblicherweise
von ,Flussigkeitsaufnahme® (engl. ,fluid uptake*) von UHMWPE oder auch cross-
linked UHMWPE gesprochen wird, wobei darunter der Gewichtszugewinn verstanden
wird, ist die Anwesenheit von Flussigkeit nach dem Trocknungsprocedere in den
Proben sehr unwahrscheinlich [124]. Daruber hinaus wurden auch von Yao et al.
[251] vergleichende Untersuchungen an cross-linked UHMWPE mit unbelasteten
Proben und mit 40 N bzw. 230 N belasteten Proben wahrend der Schwingphase
durchgefihrt, wobei sich der Gewichtszugewinn dabei wie 10:2:1 verhielt.

4.6.2 Die dimensionale VerschleiBbestimmung

Eine — vor allem auch fur Explantate anwendbare — quantitative Verschleil-
bestimmung besteht in der Erfassung der volumetrischen Formverénderung der Ku-
gel bzw. des Inlays durch Abtasten mit einer Koordinatenmemaschine [98,177]. Fur
VerschleiBuntersuchungen in-vitro lassen sich die sukzessiven Messungen (alle
500.000 Zyklen) auf die Ausgangsvermessung bei Beginn der experimentellen Un-
tersuchung beziehen, wahrend fir Explantate anhand von unverschlissenen Stellen
an den Explantatoberflichen die ursprunglichen Radien der Kugel und des Inlays
rekonstruiert werden missen und daraus das verschlissene Volumen abgeleitet wer-
den kann [176,177].

4.6.3 Weitere quantitative VerschleiRbestimmungen

Ein in der klinischen Praxis angewandtes Verfahren zur VerschleiBmessung in-situ
sind die réntgenographischen Bestimmungen nach EBRA (Ein-Bild-Réntgen-Analyse)
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und RSA (Roéntgen-Stereophotogrammetrische-Analyse), die eine relative Lagever-
anderung des Kugelkopfes gegentiber dem Inlay messen [26,31,112,120]. Auf Grund
der begrenzten Auslésung radiologischer Bildgebung ist diese Methode allerdings auf
Paarungen mit héheren Verschleiraten (UHMWPE-Inlays) beschrankt.

Verschleit an den spharischen Kérpern einer Gelenkpaarung kann auch durch
Rundheitsmef3gerdte bestimmt werden. Aus dem erhaltenen Mal an Exzentrizitat
laRt sich — mit Einschréankungen — der lineare, radiale Verschlei® sowie die Verteilung
des Verschleiles Uber der Kontaktzone ermitteln. Daruber hinaus liefert die Rund-
heitsmessung nur die Exzentrizitat einer MeRebene und bewirkt bei héheren Abrieb-
werten eine Verlagerung des MeRmittelpunktes aus der Rotationsachse der Mef3ma-

schine, was zu einer Verfalschung der Ergebnisse fuhren kann.

Eine weitere in-vitro anwendbare VerschleiBmessung ist die in der Automobilbranche
angewendete radioaktive Markierung von Gleitpartnern, die sich vor allem an Metall-
aber auch Keramik-Proben durchfuhren laf3t und eine On-line-Bestimmung der Ab-

riebmenge wahrend des Priflaufes liefert [72].

Eine tatsachliche Korrelation zwischen VerschleiBmenge der Gleitpaarungsoberfla-
chen und der in Korperflissigkeiten (Blut, Harn, Synovialflissigkeit) nachgewiesenen
Metallionenkonzentrationen konnte bisher nicht eindeutig nachgewiesen werden
[27,37,107,127].

4.6.4 Interpretation der Quantifizierungen

Die verschiedenen Quantifizierungsmethoden liefern MeRgréRen, die zur Vergleich-
barkeit der Ergebnisse zum Teil einer Umrechnung bedurfen. So beschreibt die gra-
vimetrische VerschleiBbestimmung die Massendnderung der Verschlei3paare in
Form von Gewichtsabnahmen (in mg), wobei mit einer Waagengenauigkeit von
+ 0,1 mg verfahren wird. (Bei sehr kleinen Abriebmengen (z.B. cross-linked
UHMWRPE) kann der ebenfalls zu bertcksichtigende ,Massenzugewinn® durch Prote-
inablagerungen (wie zuvor beschrieben) zu einem Netto-Gesamtzuwachs des Pro-
bengewichtes (engl. ,gain*) nach Beendigung der Verschleilprifung fihren
[161,251].)
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Sowohl! fir UHMWPE- als auch Keramik- oder Metall-Proben kénnen die Massen-
verluste unter Beriicksichtigung der spezifischen Masse 0 (dunmwre = 930 kg/m?,
Optee = 2160 kg/m?, dcocrmo = 8380 kg/M?, Oarkeramik = 3980 k@/M?, Ozinonkeramik =
6040 kg/m?) als Volumen ausgedriickt werden. So werden in-vitro VerschleiBunter-
suchungen mit gravimetrischer Bestimmung meist in mm?3Zyklenanzahl ausgewertet.
Die gravimetrische Methode liefert allerdings keine Information Gber die rdumliche

VerschleiBposition bzw. die flachenhafte Ausdehnung der tribologisch beanspruchten
Zone.

Verfahren zur Messung der Formverdnderung mit Koordinatenme3maschinen kén-
nen mit entsprechendem mathematischen Aufwand [203,206] eine dreidimensionale
Abriebkarte der Prifkérper mit bis zu 1 pm radialer Auflésung liefern (Abbildung 40).
Daritiber hinaus wird als Ergebnis der Messung das verschlissene Volumen, die Ver-
schlei3flache und der maximale lineare Abrieb, die tiefste® VerschleilRstelle an der
Oberfldche, angegeben.
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Abbildung 40: 3D-Darstellung der Abriebkarte einer Metallkugel (& 28 mm)
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Uber die spezifische Masse kénnen die Ergebnisse der gravimetrischen und dimen-
sionalen VerschleiBmessung verglichen werden. In der Praxis stellt sich jedoch her-
aus, dal ein Vergleich der beiden Melmethoden an ein und derselben Paarung we-
gen des meftechnischen Aufwandes bisher sehr selten durchgefuhrt bzw. publiziert
wurde [235]. Darliber hinaus liee sich ein derartiger Vergleich nur sinnvoll fur die
sog. Hart/Hart-Paarungen anstellen, da die Polyathylene (UHMWPE und PTFE) ein
KaltflieRen (Kriechen, engl. ,creep”) aufweisen, das zwar eine volumetrische Veran-
derung der Artikulationsoberflaichen bewirkt, jedoch keinen mef3baren Effekt auf das

Gewicht bzw. den Massenverlust der Probe ausubt.

Die radiologische Messung von VerschleiRgroRen bei Polydthylen-inlays wurde
schon Anfang der 60iger Jahre von Charnley an den von ihm drei Jahre lang implan-
tierten PTFE-Proben und spater an UHMWRPE-Inlays durchgefuhrt und von Dowson,
Atkinson und Wroblewski [12,13,50,51] systematisch nachuntersucht. Dabei wurde
der volumetrische Verschleil nach einer einfachen geometrischen Uberlegung dem
zylindrischen Volumen, das durch ,Tunnelung® der Kugel in das Inlay entsteht, unter
Berucksichtigung des KaltflieRens gleichgesetzt (Abbildung 41 und Gleichung 20).

TOTAL
PENE TRATION

Abbildung 41: Tunnelung der Metallkugel in das Polyéthyleninlay (aus Dowson et al. [65])

V= rzﬂP(l——C—-) .
100

Gleichung 20
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V bezeichnet das VerschleiRvolumen, r den Kugelradius, P die Penetrationstiefe und

C den Anteil am KaltflieRen, der abgeschatzt wird.

Mit der Verbreitung verschleiRbestandigerer Materialien (Metall/Metall- und Keramik/
Keramik-Paarungen) konnte dieses einfache Berechnungsmodell nicht mehr aufrecht
erhalten werden. In einer der ersten gréBeren klinischen Nachuntersuchungen im
Hinblick auf eine quantitative VerschleiBmenge von Metall/Metall-Paarungen der er-
sten Generation konnten Willert et al. [237] mit einer Messung der maximalen Rund-
heitsabweichung als lineare VerschieiBhéhe von sechs explantierten Proben aufwar-
ten und diese VerschleiBhohe in einem Modell aus sich schneidenden Kugelkalotten

als EingangsgroRe fir die Bestimmung des volumetrischen Abriebs verwenden.?'

Die graphische Darstellung der bei Priuflaufen in Simulatoren gemessen Abriebwerte
erfolgt Ublicherweise in Form eines Diagramms, das entweder den kumulativen vo-
lumetrischen Abrieb in [mm?] oder den kumulativen maximalen linearen Abrieb in [um]
Uber der Zyklenanzahl darstellt. Aus den gemessenen Werten ist nach ISO 14242-2
eine mittlere VerschleifRrate mit Hilfe der Methode der kleinsten Fehlerquadrate zu
berechnen, wobei der Nullwert nicht miteinzubeziehen ist [98]. Sehr deutlich zeigt
sich, wie in Abbildung 42 exemplarisch dargestellt, daR sich die Verschleifirate — also
die auf 1 Mio. Zyklen bezogene VerschleiBmenge — nach einem héheren Wert, dem
sog. Eingangs- oder Einlaufverschleif3, auf eine meist geringere Rate hinbewegt. Be-
achtung verdient auch der Umstand, daR in der Literatur keine einheitliche
Darstellungsform der quantitativen VerschleiBangaben zu erkennen ist und somit
immer darauf geachtet werden muR, ob sich die Zahlenwerte und Diagramme auf
Einzelproben (das einzelne Element der Gleitpaarung) oder die Gesamtpaarung

beziehen.

21 E5 konnte zwar die in dieser Literaturstelle falsch wiedergegebene Formel mit Unterstitzung eines
der Autoren korrigiert werden, allerdings lassen sich weder aus den angefiihrten Zahlenwerten die
Berechnungen nachvollziehen, noch durch eigene Messungen die Richtigkeit dieser Berechnungsme-
thode bestétigen. Aus diesem Grund sei hier auf die Wiedergabe dieser Formel verzichtet.
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Abbildung 42: Abriebdiagramm nach 1SO 14242-2 mit Trendlinie der Abriebrate

4.7 Partikuldrer Abrieb

Der durch das tribologische Geschehen in-vivo induzierte partikuldre Abrieb ist sy-
stemimmanent, d.h. er ,verschwindet’ nicht, sondern kann vom biologischen System
hdchsten von den Artikulationsflachen ferngehalten werden. Den tiblichen Konzepten
der Modellbildung der Tribologie folgend, besteht das tribologische System ja nicht
nur aus dem Grund- und Gegenkdrper bzw. dem Zwischenstoff, sondern auch aus
dem Umgebungsmedium [75,159], in diesem Fall dem periprothetischen Gewebe,
das nicht nur die Gelenksmembran, sondern auch das den Knochen versorgende
lymphatische System umfafit [238].

Partikuldrer Abrieb entsteht in der tribologischen Zone, wie im Kapitel 4.2 beschrie-
ben, und wird in-vivo durch die Synovialflissigkeit aus dem Schmierspalt entfernt und
in den sog. erweiterten Gelenksraum (engl. .extended joint space”) transportiert
{200,238]. Das biologische System erkennt den partikuldren Abrieb als Fremdkdrper
und versucht mit Hilfe der Zellgruppen der Makrophagen und Fremdkérperriesenzel-
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len diesen partikularen Abrieb abzukapseln bzw. in weiterer Folge zu phagozytieren
(auflésen) [132,238]. Dabei reicht das GroRenspektrum des partikuldaren Abriebs von
UHMWPE-Fibrillen mit einigen hundert Mikrometer GréRe bis zu Keramik- oder Me-
talipartikel im Nanometer-Bereich, auf die die Zellen in geeigneter Weise reagieren
mussen. So werden histologisch Abkapselungen von gréBeren UHMWPE-Partikeln
durch Zellverbande beschrieben [94,144], wahrend kleinste Metall- oder Keramikpar-
tikel in Zellen inkorporiert werden und eine Phagozytose eingeleitet wird. Diese zellu-
lare Reaktion kann eine Knochenresorption mit Lockerung des Implantates nach sich
ziehen und folglich einen Systemwechsel notwendig machen [29,61,88,132]. Ur-
springlich wurde das Problem der Lockerung von Implantaten einer Knochenze-
ment-Unvertraglichkeit (engl. ,cement disease*) zugeschrieben, als man aber auch
bei unzementierten Systemen Lockerungen zu verzeichnen hatte, wurde bald die
partikelinduzierte Osteolyse (Abbau von Knochensubstanz) als Partikelkrankheit
(engl. ,particle disease*) beschrieben und fir die Lockerung von Implantaten verant-
wortlich gemacht [132,238].

Im Vordergrund der folgenden Betrachtungen sollen aber weniger die biologischen
Aspekte, sondern mehr die meftechnische Erfassung und Charakterisierung des
partikuldaren Abriebs stehen, da ein Vergleich der in-vitro durchgefihrten Abriebsimu-
lationen mit der in-vivo Situation auch fir die entstehenden Abriebpartikel standhal-
ten muld [40,192].

4.7.1 Isolationsprotokolle

Sowohl der in-vivo als auch in-vitro entstehende partikuldre Abrieb wird vom Zwi-
schenstoff Synovialflissigkeit oder Kalberserum aufgenommen und von den unmit-
telbar artikulierenden Oberflachen entfernt. So lagern sich an den Partikeln vor allem
Proteine aus dem Zwischenstoff an, die die Partikel zumeist vollstandig bedecken
und Agglomerationen hervorrufen kénnen. /n-vivo werden die so ,abtransportier-
ten* Partikel wie o.a. im periprothetischen Gewebe gelagert; in-vitro bleiben diese
Partikel im Flussigkeitskreislauf bzw. setzten sich am Gefa3boden ab.

Die Literatur kennt verschiedene mehr oder weniger aufwendige Isolationsprotokolle

zur Reinigung des partikularen Abriebs von organischen Anlagerungen, sei es vom
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Zwischenstoff oder von organischen Zellstrukturen, in denen die Partikel einge-
schlossen sind [2,43,67,136,137,207]. Daruber hinaus existieren zur Extraktion von
partikularem Abrieb aus organischen Substanzen auch ein ISO- und ein ASTM-
Standard {99,7], die eine vergleichbare quantitative Erfassung gewdbhrleisten sollen.
Allen Isolationsprotokollen ist eine Art der chemischen Behandlung der organischen
Stoffe durch enzymatische Auflésung, Saure- oder Laugenbeigabe, Reinigung und
anschlieBende Filtration mit elektronenoptischer Auszédhlung gemein. Als Ergebnis
werden Gesamtpartikelzahlen, PartikelgréRenverteilungsdichten und/oder Partikel-
charakterisierungen bezogen auf das (Feucht-)Gewicht des enthommenen Gewebes

oder einer Zyklenzahl angegeben.

4.7.2 UHMWPE-Partikel

Wie im Kapitel 4.2.1 beschrieben, I6sen sich Polyathylenfibrillen unter Scherbean-

spruchung aus dem umgebenden Werkstoff und werden mit Hilfe des Zwischenstof-

fes von den artikulierenden Oberflichen abtransportiert. Durch Filtration gewonnene

UHMWPE-Partikel werden in ihrer Morphologie von McKellop et al. [144] in vier

Gruppen eingeteilt:

(a) runde Koérnchen (engl. ,granules®) mit glatten Oberflachen in einer Gréfienord-
nung von 0,1 bis 1 pm,

(b) tropfenférmige Kiagelchen (engl. ,beads®) bis einige Mikrometer Gréle,

(c) Fasern (engl. ,fibrils*) mit einer Lange bis zu 4 ym und einer Breite von ca ¥4 um
und

(d) langliche Fahnen (engl. ,shreds®), die bis zu 10 ym lang und einige Mikrometer
breit sind (Abbildung 43).

Andere Autoren beschreiben mit Hilfe von Transmissionselektronenmikroskopie
(TEM) intrazellulare UHMWRPE-Partike! [19] bzw. die Makrophagenreaktion [94,211]
und geben eine AktivierungsgréRe fur die zelluldre Reaktion auf UHMWPE-Partikel
zwischen 0,2 und 0,8 ym an [94].
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Abbildung 43: Morphologien des partikularen UHMWPE-Abriebs (aus Affatato et al. [1,2])

Qualitative Studien von Elfick et al. [68] zeigen eine Vergleichbarkeit der Gréfken-
verteilungsdichte von in-vitro und in-vivo gewonnenen UHMWPE Partikel (Abbildung
44) und Kobayahi et al. quantifizieren die Gesamtzahl der Partikel pro Gramm
Feuchtgewebe mit 7,01-10° [117], was McKellop et al. zum Schiuf kommen laRt, dal
im Mittel mehr als 500.000 (!) UHMWPE-Partike!l pro Schritt erzeugt wirden [144].
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Abbildung 44: Verteilungsdichte der UHMWPE-PartikelgréBen (aus Elfick et al. [68])



102 Partikuldrer Abrieb

Calonius und Saikko berichten von einer mittleren GréRe von UHMWPE-Partikel aus
mehreren Simulatorversuchen von 0,27 — 0,69 um [40].

4.7.3 Keramik-Partikel

In einer zweiteilig angelegten Studie weisen Hatton et al. [85] und Tipper et al. [220]
auf zwei Haufungswerte in der PartikelgréRenverteilungsdichte von Aluminiumoxid-
Keramik-Partikel in-vivo und in-vitro hin (Abbildung 45).
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Abbildung 45: Keramik-PartikelgréBenverteilungsdichte in-vivo (aus Hatton et al. [85])
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Die in-vitro gemessene PartikelgroRenverteilung mit zwei Haufungswerten konnte nur
durch das Einfuhren von Mikroseparation in den Prifzyklus erzielt werden [220)].

Bohler at al. [29] extrahieren Aluminiumoxidpartikel aus dem periprothetischen Ge-
webe (Abbildung 46a) und geben eine vergleichbare GréRenverteilungsdichte fur
Aluminiumoxidpartikel an, wahrend Willert und Buchhorn [238] die intrazellular ge-

speicherten Aluminiumoxid-Partikel rein qualitativ beschreiben (Abbildung 46b).

a) extrahierter partikuldrer Abrieb (aus Bohler  b) partikulérer Abrieb im histologischen Schnitt einer

et al. [29)]) periprothetischen Gewebeprobe. Links: Goldner-
Farbung im Durchlicht (160 fach), rechts: Darstellung
im polarisierten Licht zur Detektion der doppelbre-
chenden Aluminiumoxid-Partikel (aus Willert und
Buchhorn [238])

Abbildung 46: Aluminiumoxidpartikel in-vivo
4.7.4 Metall-Partikel

Partikularer Abrieb aus Metall/Metall-Artikulationen ruft vielféltige immun-
allergologische Reaktionen [27,61,132,238] des Gewebes hervor, die bis zu (asepti-
schen) Lockerungen mit der daraus folgenden Notwendigkeit einer Revision des Im-
plantates fihren kénnen [175). Leider sind in der Literatur nur wenige in-vivo- [45,60]
und in-vitro-Studien mit metallischen PartikelgréRenverteilungsdichten bekannt, wes-
halb auf Basis eigener Untersuchungen eine Charakterisierung dieser Metallpartikel
in-vivo getroffen werden muf} (Abbildung 47).
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Metallische Partikel im periprothetischen Gewebe sind meist rund mit zerklifteten
Oberflichen und erreichen selten eine GréRe von mehr als 10 ym (Durchmesser).
Durch die Anbindung von organischen Stoffen kommt es haufig zu einer Agglomorat-
bildung, wodurch die Bestimmung der tatsédchlichen GrélRe eines Partikels in-vivo
erschwert wird. Darliber hinaus sind die metallischen Partikel einem korrosiven An-
griff im biologischen Milieu ausgesetzt, deren Zerfallsprodukte mehrfach beschrieben
sind und die untere Grenze der MetallpartikelgréRen im Nanometerbereich vermuten
lassen [28,93,106,108,224]. Doorn et al. berichten, dafl die Mehrzah! der von ihnen
extrahierten Metall-Partikel kleiner als 50 nm seien [60], was von Tipper et al. und
Brown et al. in einer Simulatorstudie mit einer mittleren PartikelgréRe von 30 nm be-
statigt wird [38,219].

a) Histologische Darstellung (H&dmatoxylin und Eosin Farbung 150 fach). Foto: OA Dr. M. Huber,
SMZ Otto Wagner Spital, Baumgartner Héhe
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b) Rasterelektronenmikroskopische Darstellung, 1000 fach.

Abbildung 47: Metallischer Abrieb im periprothetischen Gewebe

4.7.5 Partikelanzahl

Die GroRenordnung der Gesamtanzahl an freigesetzten Partikel 143t sich grob durch
das GesamtverschleiBvolumen und das mittlere Volumen eines einzelnen Partikels
abschatzen. Ein durchschnittlicher Wert far Metal/lUHMWPE-Abriebraten st
30 mm?/Jahr [219]; bei einer groben Schatzung von 2 ym Durchmesser eines kugel-
formigen UHMWPE-Partikels ergibt dies ein Volumen von 4,19-10° mm? pro Partikel
und somit eine Gesamtpartikelanzah! von 7,16:10° Partikel/Jahr, die vom periprothe-
tischen Gewebe aufgenommen werden muf. (Bei Annahme des Durchmessers ei-
nes UHMWPE-Partikels von 0,5 um [117,136,137] ergibt diese Abschatzung bereits
4,17-10"" Partikel/Jahr.)
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Die in der Literatur publizierten Partikelzahlen fir extrahiete UHMWPE-Partikel aus
periprothetischem Gewebe schwanken zwischen 0,85 — 141,85-10° / Gramm Trocken-
gewebe bei einer mittleren GréRe von 0,58 — 0,79 pm [137], 8,5-10% — 5,7-10" /
Gramm Trockengewebe [88] und 1,7-10° / Gramm Trockengewebe bei einer mittle-
ren PartikelgréRe 0,5 um [117], abhangig von der Verweildauer des Implantates in-
situ. Keramikpartikelzahlen werden von Béhler et al. mit 3,01 — 3,92-10° / Gramm
Trockengewebe [30] angegeben. Doorn et al. beschreiben intrazellulare Metall-
Partikel aus erster und zweiter Generation von Metall/Metall-Paarungen mit einer
GréRe von 51 — 116 nm, was sie auf eine Gesamtpartikelzahl von 6,7-10" bis
2,5-10" Partikel pro Jahr schlieBen laBt [60].

In allen o.a. Arbeiten wird die Gesamtpartikelzahl einerseits durch automatische Zah-
lung in Partikelzahlern (Coulter Multisizer) bis zu einer unteren Nachweisgrenze von
0,58 um, andererseits durch optische Verfahren nach Filtration durchgefuhrt. Es
konnten keine Angaben Uber Fehlertoleranz der automatischen Zahlung (Partikelag-
glomorate, Zellbestandteile usw.) insbesondere Reproduzierbarkeiten gefunden wer-
den, hingegen publizieren Scott et al. eine Verdopplung der nachgewiesenen Ge-
samtpartikeimenge durch Verwendung von 0,05 pm Filter anstelle der Ublichen
0,2 um Filter bei Verwendung von elektronenoptischer Auszahlung [207].
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5 Auswertung von klinischen Abriebstudien und experimentellen

VerschleifRuntersuchungen

Im folgenden wird ein Uberblick Gber die in der Literatur wiedergegebenen Abrieb-
messungen an Gleitpaarungen der Huftendoprothetik gegeben. Die Auswahi betrifft
254 Ergebnisse aus 105 Publikationen aus dem Zeitraum von 1975 bis 2004, wobei
das Hauptgewicht bei Arbeiten ab dem Jahr 1996 liegt. Die Einteilung erfolgt nach
den Paarungstypen Keramik/Keramik, Metall/Metall, UHMWPE/Metall,
UHMWPE/Keramik und cross-linked UHMWPE/Metall oder Keramik (im weiteren
auch als X-PE bezeichnet). Weiters finden auch die Inlaymaterialien PTFE (Teflon)
und Hylamer?? Eingang in die tabellarische Analyse. Diese zwei Inlaymaterialien
werden aus Grinden der Vollstandigkeit angefihrt, auch wenn sie als Reprasentan-
ten einer Materialentwicklung anzusehen sind, die sich im Laufe der Zeit nur
schwach am Markt behaupten konnten.

Das (beraus heterogene Bild der in den Tabellen beschriebenen Ergebnisse ist auf
die teils wenig systematische Art der Darstellung tribologischer Ergebnisse in der
orthopéadischen Fachliteratur zurtckzufiihren [125]. So werden zum Teil Probengré-
Ren und Serumkonzentrationen nicht oder nur unvollsténdig angegeben bzw. sich
widersprechende Ergebnisse der volumetrischen und gravimetrischen VerschleilRrate
angegeben. In vielen klinischen Studien werden kaum Angaben Uber das untersuch-
te Patientenkollektiv gemacht, wodurch direkte Vergleiche oft nicht sinnvoll erschei-
nen. Aus diesen Grinden bedurfen die folgenden Tabellen einer vergleichenden

Interpretation, die im Anschluf an jede Tabelle gegeben wird.

Trotz der relativ hohen Zahl an analysierten Ergebnissen wird von einer formal stati-
stischen Interpretation abgesehen, da die Aufspaltung der Ergebnisse in Material-
paarungen, Probengréen, klinische Ergebnisse oder Simulatorergebnisse eine zu
grofe Diversifikation nach sich zieht, als daB eine statistische Aufbereitung angezeigt
erscheint. Wo dies als sinnvoll erachtet wird, wird jedoch ein Trend bzw. eine Ein-
schatzung der Ergebnisse vorgenommen und Ergebnisgruppen miteinander vergli-

chen.

22 Eingetragenes Warenzeichen der Firma DePuy-DuPont; Hylamer ist eine UHMWPE-Variante, bei
der eine Veranderung der kristallinen Morphologie vorgenommen wurde.
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5.1 Aufbau der Tabellen

Die einzelnen Tabellen sind, wie oben angefuhrt, nach Materialpaarungen gegliedert.
Eine Sortierung erfolgt nach Probengréfe und Materialtyp und fur die UHMWPE und
X-PE Paarungen nach klinischen Ergebnissen bzw. nach der Bestrahlungsdosis, da
diese Kenngréflen als aussagekraftige Parameter zur Interpretation herangezogen
werden kdnnen. Sofern in der betreffenden Literaturstelle angefuhrt, werden Pro-
duktnamen in der Spalte ,Typ" angegeben. Leere Felder weisen auf das Fehlen einer
moéglichen Identifikation aus der zitierten Publikation hin. Die Spalte ,Bemer-
kung®“ enthalt aus dem Text enthommene Spezifikationen der klinischen Studie oder
des Priflaufes, die fur die Interpretation des Ergebnisses relevant sind; so wurden
u.a. zur Verscharfung der Prafbedingungen Drittkérper, wie Knochenzement, in den
Zwischenstoff gemengt, um beispielsweise das tribologische Verhalten von gelocker-
ten, zementierten Hiftendoprothesen zu simulieren. Soweit dies als zuldssig er-
scheint, wurde bei wenigen Publikationen eine Mittelwertbildung der Ergebnisse vor-
genommen, da kleine Variationen im Versuchsdesign mitunter nur sehr kleine Aus-
wirkungen auf die ErgebnisgroRe nach sich ziehen und eine explizite Identifikation
dieser Variationen eine wesentlich schlechtere Lesbarkeit der Tabellen nach sich

ziehen wurde.

Eine Umrechnung der Ergebnisse von volumetrischen in gravimetrische Verschleil3-
raten erfolgt bei bekannter Dichte des Materials und ist, sofern dies nicht in der Pu-
blikation selbst durchgefihrt wurde, dadurch gekennzeichnet, dalk die ,errechne-
te" GroRe in der Spalte zentriert und kursiv dargestellt ist, womit deutlich gemacht
werden soll, dal® es sich hierbei um keinen ,originadr publizierten® Wert handelt, son-
dern um eine erweiterte Auswertung des Ergebnisses in einer anderen MeRgréien-

darstellung.

Auf die Umrechnung von linearen VerschleiRraten wird auf Grund der im Kapitel 4.6
beschriebenen Anmerkungen nur bei den ,hochverschleiRenden" UHMWPE-, PTFE-
und Hylamer-Ergebnissen zurtckgegriffen.
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Einige der analysierten Arbeiten machen Angaben zum Verschleil3faktor (siehe Kapi-
tel 3.4), der sich aus dem VerschleiRvolumen, dem Lastgleitweg und der eingebrach-
ten Kraft errechnet. Trotz der Uberschaubaren Anzahl von Huftsimulatoren, die in die
Tabelle Eingang gefunden haben, wird von einer Berechnung des Abriebfaktors fur
jedes Prifergebnis Abstand genommen, da die eingebrachte Maximalkraft trotz glei-
cher Bauart von Huftsimulatoren bei fast allen Publikationen unterschiedlich ist bzw.
diese zum Teil nicht angegeben wird. Vor allem aber auch deshalb, da in den wenig-
sten Publikationen explizit angegeben wurde, wie sich der tatsadchliche zeitliche
Kraftverlauf bei dynamischer Veranderung (siehe Kapitel 3.7) darstelit, wodurch eine
bloRe Abschatzung eine unzweckmagige Fehlinterpretation der Ergebnisse nach sich
ziehen wirde. So finden sich Angaben zum VerschleiBkoeffizient lediglich in der
Tabelle 22 wieder, wo dieser explizit durch die Autoren der betreffenden Literaturstel-

le selbst errechnet wurde.

Sofern es sich bei dem dargestellten Ergebnis um experimentelle Untersuchungen
mit einem Huaftsimulator handelt (pin-on-disk und andere Screeningverfahren wurden
nicht miteinbezogen), wurden nur sog. ,eingelaufene Verschleifraten* herangezogen
(siehe Kapitel 4.6), da in der Einlaufphase, die Ublicherweise etwa 1 Million Zyklen
andauert, weitaus héhere Abriebraten gemessen werden, die aber bei einem Ver-
gleich mit den Langzeitergebnissen der in-vivo Studien eine Fehlinterpretation nach
sich ziehen wiirden. Dartiber hinaus wird der Literatur folgend die Jahresschrittanzahl
eines Prothesentragers mit 1 Million Zyklen angenommen, was zwar nur als sehr
grobe Mittelung angesehen werden kann, aber als zielfihrend fur die Vergleichbar-
keit der Ergebnisse angenommen und herangezogen werden muf3 [201], da nur we-
nige und widerspruchliche Informationen Gber Schrittzahlen — Gber langere Zeitver-

laufe gemessen — vorliegen.

Darlber hinaus ist die Bandbreite patientenspezifischer Angaben bei den klinischen
Studien Uberaus grof und heterogen; d.h. einige Arbeiten konzentrieren sich auf die
Angabe sehr spezieller klinischer Daten, wie z.B. die Erhebung der Mobilitat der Pa-

tienten pra- und postoperativ durch Anwendung einiger sog. Hip Scores?3, ohne aber

2 Als Hip Scores werden standardisierte Aufnahmebégen zur Beschreibung der korperlichen Beweg-
lichkeit bzw. Belastbarkeit von Hiftprothesentragern bezeichnet. Als bekannteste Bewertungssche-
men seien der Harris Hip Score (HHS) [Harris H. JBJS(Am). 51-A(4):737-55. June 1869], der
D'Aubigné & Postel Hip Score [JBJS. 36-A(3): 451-75. June 1954] und der WOMAC (The Western
Ontario and McMaster Universities) Hip Score genannt.
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auf die Beschreibung des Patientenkollektives als solches einzugehen, was aber ei-
ne Voraussetzung fur die Vergleichbarkeit von klinischen Studien darstellt. Diesbe-
zuglich sei auf die umfangreiche Arbeit von G. Lewis [125] verwiesen, der einen
,Mallnahmenkatalog" fur die notwendigen Basisinformationen zur Vergleichbarkeit
von klinischen Studien erstellt hat. Auch von seiten der Normenbehérden wird die
Vorgabe von qualitatssichernden Dokumentationen (ISO 12891 [95] und ASTM F561
[7]) von Revisionsoperationen bei Implantattragern forciert, nicht zuletzt mit dem Ziel,
nationale und internationale Revisionsregister (wie dem Beispiel der skandinavischen
Lander folgend [87]) erstellen zu kénnen.

5.2 Die Keramik/Keramik-Paarung

Der Grofiteil der in der Literatur beschriebenen Keramik/Keramik-Paarungen betrifft
die Aluminiumoxid-Keramiken (AloO3) in verschiedener Auspragung (siehe Kapitel
2.4), wobei bei den in der folgenden Tabelle 19 als ,Ce" bezeichneten Komponenten
davon ausgegangen werden kann, dal3 es sich dabei um Aluminiumoxid-Keramiken
handeln durfte, zumal die Autoren dieser Studien bereits mehrfach Gber Aluminium-
oxid-Keramiken publiziert hatten und der Verfasser aus persénlichen Gesprachen

diesen Kenntnisstand erlangt hat.
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Tabelle 19: Die Keramik/Keramik-Paarung
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(Fortsetzung Tabelle 19: Die Keramik/Keramik-Paarung)
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Fisher et al.
2001, World
Ce |28 Ce 0,080 0,32 Leeds |25 Tribology Forum
Firkins et al.
2001, Proc Instn
Ce |28 Ce 0,020 |0,050 |020 Leeds |25 |3axial'™ Mech Engrs
Fisher et al.
micro separati- | 2001, World
Ce |28 Ce 1,200 4,78 Leeds |25 |on Tribology Forum
Rieker et al.
Zr |28 Prozyr Zr 0,210 1,26 0,600 AMTI |33 2003, ORS
Affatato et al.
20% Al - 2001, World
Al |32 80% 2 | Al 0,020 |0.11 OBM Tribology Forum
’ Affatato et al.
40% Al - 2001, World
Al |32 60% Zr Al 0,030 0,15 OBM Tribology Forum
Affatato et al.
Biolox 2001, World
Al 32 forte Al 0,010 0,04 OBM Tribology Forum
Prudhommeaux
Ceraver- et al. 2000,
Al |32 Osteal® | Al 32,000 | 127,36 0-150 clinical CORR
Mittel-
meyer
and Nevelos et al.
Al |32 Ceraver” | Al 56,000 { clinical 2001, JBJS
Mittel- Nevelos et al.
meyer 1999, Biomateri-
Al |32 Biolox Al 53,000 | 210,94 188,190 | clinical als
Wang et al. 2003,
Al |32 Al 0,200 0,80 OBM |50 ORS
Badorf et al.
1998, Biomedizi-
Al Biolox Al 5,000 clinical nische Technik
Biolox Leeds severe micro- Stewart et al.
Al delta Al |0,005 |0,490 2,14 MK I separation 2002, ORS
Béadorf et al.
Biolox 1998, Biomedizi-
Al forte Al 1,000 clinical nische Technik
Saikko et al.
Biolox 1998, Acta Or-
Al forte Al 0,000 0,00 HUT-3 thop Scand
Biolox Leeds Stewart et al.
Al forte Al | 0,005 0,100 0,40 MK i 2002, ORS
Biolox Leeds severe micro- Stewart et al.
Al forte Al 10,005 1,850 7,36 MK I separation 2002, ORS
Jin et al. 2003,
Ce Ce 0,051 |02-398 |1-20 LL-Symp

1) ,Prozyr* (eingetragenes Warenzeichen der Firma Saint-Gobain Advanced Ceramics Desmar-
quest, Frankreich) wird von den Autoren der Studie als Zirkonoxid-Keramik beschrieben, be-
steht allerdings It. Herstellerangaben aus 60 % Aluminiumoxid.

2) ,Bio-Hip® (eingetragenes Warenzeichen der Firma Metoxit AG, Thayngen, Schweiz) ist Alumi-
niumoxid-Keramik und wird einerseits gegen Aluminiumoxid-Keramik-Képfe bzw. andererseits

gegen Zirkonoxidkeramik-Kdpfe getestet.
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3)

4)

5)

6)
7)

8)

9)

»Biolox", ,Biolox forte* und ,Biolox delta* (eingetragene Warenzeichen der Firma Ceramtec,
Plochingen, Deutschland) sind Aluminiumoxid-Keramiken mit den Dichten 3,98 mg/mm? (Bio-
lox und Biolox forte) und 4,365 mg/mm? (Biolox delta) (siehe Kapitel 2.4) [173].

Vitox* (eingetragenes Warenzeichen der Firma Morgan Advanced Ceramics, GroRbritannien)
ist eine Aluminiumoxid-Keramik.

Bei ,20 % Al — 8 0% Zr* und ,40% Al - 60% Zr* handelt es sich um experimentelle Mischkera-
miken, deren Dichten mit 5,49 mg/mm? und 5,02 mg/mm? von den Autoren angegeben wer-
den [221].

,Ceraver-Osteal“ (Firma Ceraver-Osteal, Frankreich) Aluminiumoxid-Keramik.

Als Mittelmeyer und Ceraver” werden &ltere (vor Einfithrung des Standards ISO 6474, siehe
Kapitel 2.4) Aluminiumoxid-Keramiken bezeichnet, die durch eine grébere Kornstruktur (bis
7um) gekennzeichnet sind.

»gain* wird als Volumen- oder Gewichtszuwachs bezeichnet. Auf Grund der MeRunsicherheit
- vor allem durch die gravimetrische Methode — kénnen Ablagerungen des Zwischenstoffes
oder Materialtransfer vom Konus der Kugelaufnahme auf die Kugel zu einer Gewichts-
zunahme bei fortdauernder Messung wéhrend eines Priiflaufes fiihren. Anders als bei der X-
PE-Paarung ist dieser Gewichtszugewinn leicht als Artefakt zu identifizieren.

Der Simulator ,MUC* wird als triaxialer Huftsimulator mit einer Maximalkraft von 3 kN be-
schrieben [166].

10) ,Gelosufine” wird von den Autoren ais gelatine-basierte, lipidfreie Proteiniésung mit klinischem

Einsatz bezeichnet [156].

11) ,2 axial" und ,3 axial' bezeichnet die Unterschiede im Versuchsaufbau jener Gruppe, die den

Leeds-Huoftsimulator betreibt. Generell ist — wie in Kapitel 3.6.6 dargestellt — der ,Leeds Mk
II* ein 2-axialer Huftsimulator und der als ,Leeds" bezeichnete Simulator ein 3-axialer Huftsi-
mulator, allerdings wird in den Publikationen meist nur auf die 2- bzw. 3-Achsigkeit der Bewe-
gung Bezug genommen, weshalb diese unterschiedliche Form der Kinematik zur Klarstellung
auch in die Spalte ,Bemerkung* nochmals explizit aufgenommen wurde.

12) ,elevated swing phase® bezeichnet eine Erhdhung der eingebrachten Kraft wahrend der

Schwingphase auf 1 kN um eine Flussigkeitsverarmung wahrend dieses Zeitabschnittes zu
erzielen und dadurch die Prifbedingung zu verscharfen [156].

13) ,microseparation und ,severe microseparation“ bezeichnen eine schwache bzw. starkere la-

terale, zur medialen Richtung gerichtete Federkraft, die wéahrend der Schwingphase eine Se-
paration der Kugel vom Inlay um 200 — 500 um bewirkt. Die ,severe microseparation* wird
durch eine Verringerung der Kraft wahrend der Schwingphase von 400 N auf 50 N bewirkt,
was zu einem vergréerten Impuls beim ,Auftreten” fihrt [213].
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Die wenigen klinischen, tribologisch relevanten Ergebnisse der Keramik/Keramik-
Paarung beziehen sich ausschliefllich auf die Aluminiumoxid-Keramiken und umfas-
sen zum groéBten Teil Proben, die vor der Einfihrung des ISO Standards 6474 [102]
eingesetzt wurden. Die extrem hohe Verschleil’rate der Mittelmeyer-Paarungen ist in
erster Linie auf den Fehlschlag dieses Prothesendesigns durch ,impingement” (siehe
Kapitel 4.2.4) und weniger auf das Gleitpaarungsmaterial zurtckzufihren [156]. Die
Ceraver-Osteal Al,O3-Paarung weist hingegen ein breites Spektrum von linearen Ver-
schleilraten (0 — 150 um/Jahr) auf [172].

Die geringe Anzahl klinischer Publikationen zur Verschlei3rate von Keramik/Keramik-
Paarungen ist mehreren Umstdnden zuzuschreiben. Aufgrund der Verschlei3-
festigkeit der Paarung ist eine Messung der linearen Abriebrate in-vivo durch réntge-
nographische Methoden sehr schwierig, und das Interesse klinischer Publikationen
liegt deutlich mehr in der Fallbeschreibung katastrophaler Situationen (z.B. Kopfbri-
che oder Quietschen implantierter Gelenkspaarungen). Auf Grund der geringen Ver-
schleiffraten wird daher bei einigen Publikationen nur das tribologische Bild der
Gleitpaarungsoberflaichen beschrieben und von einer mefitechnischen Erfassung
kein Gebrauch gemacht. Post-mortem Untersuchungen des Verschleilverhaltens
von Keramik/Keramik-Paarungen sind dem Autor nicht bekannt.

Einzig die Arbeit von Badorf et al. kann als klinisches Ergebnis einer modernen Ke-
ramik/Keramik-Paarung interpretiert werden [14], wobei, leider ohne Nennung der
PaarungsgréBe (d.h. des Kugelkopfdurchmessers), der alteren Paarung (Biolox) eine
VerschleifRrate von 5 ym/Jahr und der moderneren Aluminiumoxidkeramik mit kleine-
rer Kérnung (Biolox forte) eine Verschleilyrate von 1 ym/Jahr zugeschrieben wird.

Die Gruppe des ,Institute of Medical and Biological Engineering, A Multidisciplinary

24 (GroRbritannien) versucht mit alternativen Prif-

Institute of the University of Leeds
verfahren durch Einfuhrung einer Mikroseparation oder Erhéhung der Kraft wahrend
der Schwingphase (siehe Punkt 12) und 13) der Tabellenbeschreibung) eine héhere
tribologische Beanspruchung zu erzielen. So konnte von dieser Gruppe eine volume-
trische VerschleiRrate von 0,702 mm?®Jahr (0,02 — 1,85 mm?3Jahr) bzw. 2,79 mg/Jahr

(0,08 — 7,36 mg/Jahr) in-vitro erreicht werden.
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Medley et al. [148] erzielen fur Aluminiumoxid-Keramiken mit OBM-Simulatoren
0,027 mm?3/Jahr (0,11 mg/Jahr) bei 30 % Serum und 0,033 mm?/Jahr (0,13 mg/Jahr)
bei 90 % Serum, wahrend Affatato et al. fur dieselbe Paarungsart ebenfalls mit einem
OBM-Simulator 0,01 mm?/Jahr (0,04 mg/Jahr) publiziert.

Die einzige dem Verfasser bekannte Arbeit, die sich mit Zirkonoxid-Keramiken als
Gleitpartner beschaftigt, reicht von 0,06 mm?3Jahr (0,36 mg/Jahr) fur einen Kopf-
durchmesser von 22,22 mm zu 0,21 mm?Jahr (1,26 mg/Jahr) fur einen Kopfdurch-
messer von 28 mm [181], jedoch mufite dieses Produkt 2001 nach einer Ruckholak-
tion auf Grund gehaufter Kopfbriiche vom Markt genommen werden (siehe Kapitel
2.4).

5.3 Die Metall/Metall-Paarung

Die Literatur der Metall/Metall-Paarungen ist von drei Gruppen, den Metall/Metall-
Paarungen der ersten Generation und den HC (high carbon) bzw. LC (low carbon)
Metall/Metall-Paarungen der zweiten Generation gepragt (siehe Kapitel 2.3).

24 http://mww.leeds.ac.uk/imbe/ (Nevelos, Tipper, Taylor, Butterfield, Stewart, Fisher, Ingham, Firkins
und Jin)
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Tabelle 20: Die Metall/Metall-Paarung
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) Chan et al.
CoCrMo | 28| HC? cast CoCrMo 0,063| 053 OBM 100 1999, CORR
Leeds Tipper et al.
CoCrMo | 28 | HC wrought” | CoCrMo 1,230 10,31 MK II 25 | 2 axial 2001, Wear
‘ Chan et al.
CoCrMo 28 | HC wrought | CoCrMo 0,067 0,56 OBM 100 1999, CORR
only femoral | Wang et al.
CoCrMo 28 | HC wrought | CoCrMo | 0,050 0,129 1,08 OBM components? | 1999, Wear
HC wrought, 40-| Schmidt et al.
CoCrMo | 28 [ Metasul® CoCrMo 10,0 | clinicat 1996, CORR
Rieker et al.
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CoCrMo 28 | Metasul CoCrMo 5,0 | clinical STP 1346
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Medley et al.
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Instn Mech
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Chan et al.
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CoCrMo 28 | LC wrought CoCrMo | 0,050 0,319 2,67 OBM components? | 1999, Wear
Reinisch et
LC wrought, al. 2003,
CoCrMo 28 | Sikomet CoCrMo | 0,066 2,020 16,9 7.6 | clinical Biomaterials
Schmidt et al.
CoCrMo 28 | McKee CoCrMo 11,5 | clinical 1996, CORR
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(Fortsetzung Tabelle 20: Die Metall/Metall-Paarung)
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1) ,cast' = GuRlegierung.

2) ,McKee, Miuller, Huggler* sind Prothesendesigns der sog. ersten Generation von Me-
tall/Metall-Paarungen (siehe Kapitel 2.3).

3) ,HC* (high carbon) bedeutet hoch-kohlenstoffhéltig (0,15 — 0,35 Gewichtsprozent Kohlen-
stoffanteil [3].

4) ,wrought* = Schmiedelegierung.

5) .Metasul* (eingetragenes Warenzeichen der Firma Centerpulse Orthopedics Ltd a Zimmer
Company, Winterthur, Schweiz) HC-Schmiedelegierung.

6) ,LC* (low carbon) bedeutet niedrig-kohlenstoffhéltig (< 0,14 Gewichtsprozent Kohlenstoffanteil
{3l

7) ,Sikomet® (eingetragenes Warenzeichen der Firma Sikov Medizintechnik GmbH, Wien, Oster-
reich) LC-Schmiedelegierung.

8) .(HIPed) fine carbides" bedeutet heil isostatisch geprefit. Laut Angaben der Autoren wurde
weiters ein ,solution heat treatment* durchgefuhrt, das der Legierung eine feinere Karbidstruk-
tur verleiht [32].

9) ,Cormet” (eingetragenes Warenzeichen der Firma Corin Medical, Cirencester, Grofibritannien)

10) ,cast (coarse carbides)” weist auf eine grébere Karbidstruktur hin [32].

11) ,Prosim® 10-Stationen 2-axial betriebener Hiftsimulator [79]

12) ,Stanmore MKk III* ein nicht n&her beschriebener 3-axialer Huftsimulator mit einer Maximalkraft
von 1,6 kN [215]

13) ,only femoral components?“: Es ist anzunehmen, wenn auch nicht aus der Publikation klar er-
sichtlich, dal bei dieser gravimetrischen Messung nur der Gewichtsverlust des Kugelkopfes
gemessen wurde.

14) ,anatomically correct‘: im Gegensatz zum Ublichen Gebrauch der OBM-Simulatoren wurde in
dieser Prifanordnung die Kugel und das Inlay vertauscht, soda3 eine anatomisch korrekte
Einbaulage (Inlay Giberhalb der Kugel) erzielt wird.

15) ,inverted": OBM-Simulatoren priifen Ublicherweise in anatomisch verkehrter Einbaulage. Zur
Verdeutlichung des Vergleiches der MeRwerte mit der anatomisch korrekten Einbaulage ist
dies hier explizit erwahnt.

16) ,micro separation* bezeichnet eine schwache, laterale, zur medialen Richtung gerichtete Fe-
derkraft, die wahrend der Schwingphase eine Separation von Kugel und Inlay um 200 — 500
Hm bewirkt.

17) ,intermittent motion" bezeichnet einen Versuchsaufbau, bei dem nach 10 Minuten Betrieb
1 Minute bei 3,3 kN Belastung angehalten wird, um einen Abbau des Flussigkeitsfilmes zu er-
Zielen [187].
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Wie im Kapitel 2.3 dargelegt, ,Uberlebten” eine Reihe von Metall/Metall-Paarungen
der ersten Generation zum Teil mehr als 20 Jahre in-vivo und verursachten keinerlei
Beschwerden bei den Prothesentragern [236)]. Die klinischen Studien, die sich mit
diesen einzelnen revidierten oder post-mortem gewonnenen Paarungen auseinan-
dersetzen, bescheinigen der HC-Schmiedelegierung Metasul®® eine Abriebrate von
4,96 mm?3/Jahr (41,56 mg/Jahr), 6 mm?/Jahr (50,28 mg/Jahr) bzw. 11,5 ym/Jahr. Im
Vergleich zu einer modernen Metall/Metall-Paarung der 2. Generation, ebenfalls im
klinischen Einsatz, wird von einer linearen Abriebrate von 4 — 5 pym/Jahr ausgegan-
gen. Dabei ist auf die Arbeit von Schmidt et al. [202] hinzuweisen, in deren Einleitung
von einer linearen Abriebrate nach dem Einlaufverschlei® von 2 — § ym/Jahr pro
Komponente geschrieben wird (also 4 — 10 ym/Jahr fur die Paarung), wéhrend in
einem Anhang derselben Arbeit, der wahrend der Artikelkorrektur beigeflugt wurde,
von 15 ym/Jahr Einlaufverschlei® (Kugel und Inlay) und O — 5 ym/Jahr im nachfol-
genden Beobachtungszeitraum gesprochen wird. Streicher et al. [215] beschreiben
im selben Jahr die lineare Abriebrate dieser Paarung mit 15 pm/Jahr, sowohl klinisch

als auch in einem 3-axialen Hftsimulator.

Die von McKellop et al. gemessenen linearen Abriebraten eben dieser Paarung (Me-
tasul) in OBM-Simulatoren reichen von 10 bis 17 pm/Jahr bei Variation der Einbaula-
ge von Kugel und Inlay und bei verschiedenen Serumkonzentrationen [145]. Eine
ebenfalls durchgefuhrte dimensionale Messung mit einer Koordinatenmef3maschine
reicht von 1 bis 2,6 mm?3/Jahr (8,38 — 21,79 mg/Jahr).

Leider ist der Studie von Firkins et al. [73] nicht zu entnehmen, welche ,HC wrought-
Produkte der Metall/Metall-Paarungen im Leeds-Simulator (2-axial und 3-axial) 0,04
- 1,23 mm?3Jahr (0,34 — 10,31 mg/Jahr) getestet wurden. Die Einfahrung der ,micro-
separation* erbringt eine Erhéhung der Abriecbwerte auf 1,54 mm?3Jahr (12,91

mg/Jahr).

,LC wrought‘-Schmiedelegierung werden von der Gruppe Medley et al. mit 0,11 bzw.
0,25 mm*Jahr (0,92 bzw. 2,1 mg/Jahr) Abrieb bewertet. Diesem Ergebnis steht die

BMetasul ist eingetragenes Warenzeichen der Firma Centerpulse Orthopedics Ltd a Zimmer Compa-
ny, Winterthur, Schweiz.
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vom Autor dieser Arbeit verfallte eigene Studie von 22 Explantaten mit einem Abrieb
von 2,02 mm?/Jahr (16,9 mg/Jahr) gegeniber [175].

Im direkten Vergleich der ,HC cast’ und ,LC wrought* Paarungen mit gro3en Durch-
messern (45 mm) erreicht die ,HC cast“-Legierung Verschlei’raten von 0,6 mm?3/Jahr
(5,03 mg/Jahr), wahrend bei der ,LC wrought‘-Legierung lediglich 0,25 mm?®Jahr
(2,1 mg/Jahr) von Chan et al. ermittelt werden [48].

Die Firma Corin [32] zeigt einen interessanten Vergleich von ,HC“-Paarungen mit
unterschiedlicher Karbidstruktur. Dabei laf3t sich im OBM-Simulator kein Unterschied
im Verschleilverhalten der beiden Paarungen feststellen (0,48 mm?3/Jahr entspricht
4,02 mg/Jahr).

Far die erst seit kurzem auf dem Markt befindlichen sog. Hip Resurfacing Systeme

liegen derzeit noch keine publizierten tribologischen Daten vor.

5.4 PTFE und Hylamer

PTFE wurde in den spaten 50er Jahren auf der Suche nach einer ,low friction arthro-
plasty" von Sir John Charnley [12,13,51,246] als Inlaymaterial gegen Stahlkugeln
eingesetzt. Dieser Materialpaarung war auf Grund des hohen Materialabriebs kein
Erfolg beschieden, was Charnley dazu veranlalte, nach einem neuen Material
(UHMWPE) Ausschau zu halten. Als kontrovers bewertetes Material sei in diesem
Vergleich auf das Produkt Hylamer” verwiesen, eine UHMWPE-Variante, bei der
eine Veranderung der kristallinen Morphologie vorgenommen wurde [122,125,126].
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Tabelle 21: PTFE und Hylamer
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Hylamer" 32 vacuum | CoCrMo 120 115 149 | OBM Wang et al. 1998, Tribology Int
Hylamer 32 air CoCrMo 180 172 224 OBM Wang et al. 1998, Tribology Int
PTFE? 22 CoCrMo 2889 6240 7600 | OBM 100 | Good et al. 1996, J Biomed Mat
PTFE 22 CoCrMo 305 660 803 OBM water | Good et al. 1996, J Biomed Mat
PTFE 32 CoCrMo 3200 | 6912 3979 | OBM 50 | Wang et al. 1999, ORS
PTFE 32 7000 | 15120 8704 Clarke et al. 2001, Wear
1500-| 3240- Clarke et al. 1997, Proc Instn
PTFE Alumina 9470 | 20455 OBM 100 | Mech Engrs
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PTFE Steel cal Dowson et al. 1985, Wear
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1) ,Hylamer® (eingetragenes Warenzeichen der Firma DePuy—DuPont Orthopaedics, Warsaw,
USA) UHMWPE-Variante mit einer Dichte von 0,955 mg/mm? [228].
2) ,PTFE" besitzt eine Dichte von 2,16 mg/mm? [52].

Die Durchfuhrung von Abriebuntersuchungen mit PTFE-Inlays in modernen Huftsi-
mulatoren wird vor allem von der Gruppe der Loma Linda University Medical Center®®
propagiert, da nach Ansicht der Autoren der extrem hohe Abrieb eine kurzere Test-
zeit (bis 2,5 Mio. Zyklen) und eine ,Validierung“ von Simulatorkonzepten, auf die in
den folgenden Kapiteln eingegangen wird, erlaubt.

Die Eignung von Hylamer als Inlaymaterial wird von verschiedenen Autoren unter-
schiedlich bewertet. Tatsache ist allerdings, daf} dieses firmenspezifische Produkt
zwar noch im Handel ist, sich aber wenig durchgesetzt hat [122].

5.5 Die Paarung UMHWPE gegen Metall oder Keramik

Die als ,goldener Standard“ bezeichnete Paarung UHMWPE/Metall wurde in den
60er Jahren von Sir John Charnley als ,low friction arthroplasty" eingefuhrt. Vom ur-
springlichen Design der 22,225 mm (Kugelkopfdurchmesser) PTFE-Paarungen wur-
de spater auf die 28 mm Durchmesser gewechselt. Verbesserte Material-

28 hitp:/iwww.llu.eduflluftribology/, (Clarke, Good))
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eigenschaften lielen dann auch eine Ausweitung auf 32-mm-Paarungen und den

dadurch errungenen gréReren Bewegungsumfang zu.

Wie schon mehrfach beschrieben, gelten fur die UHMWPE-Paarungen deutlich héhe-
re volumetrischen Verschleif’raten als fur die Hart/Hart-Paarungen, womit auch das
Konzept der ,Tunnelung® der Kugel in das UHMWPE-Inlay im Ansatz gerechtfertig
erscheint (siehe Kapitel 4.6.4) und die einfache Umrechnung der linearen Verschleif3-
rate (Penetration) der Kugel in das Inlay — auch ohne Berucksichtigung des Kaitflie-
Rens — anwendbar erscheint. So wurden vor allem fur die klinischen Ergebnisse, die
aus der roéntgenographischen Messung eine lineare Verschleifdrate ermitteln, eine

Umrechnung in volumetrische Raten durch die einfache Formel

Gleichung 21

durchgefihrt. D beschreibt darin den Kugeldurchmesser und P die lineare Ver-
schleilrate. Die Berechung der gravimetrischen bzw. volumetrischen Verschleil3raten
erfolgt mit einer fur alle Granulate konstant angenommenen Dichte von 0,93 mg/mm?,
was auf Grund der duRerst geringen Schwankungen des spezifischen Gewichtes der
verschiedenen Fabrikate (GUR 1020, 1050, 4150, RCH 1000) gerechtfertigt er-

scheint.

Wie auch schon in den vorangegangenen Tabellen wird auch hier eine Sortierung
nach der PaarungsgroRe vorgenommen. Das zweite Sortierungskriterium ist das

verwendete Granulat in der Spalte ,Typ“.
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Tabelle 22: Die UMHWPE/Metall- oder Keramik-Paarung

Inlay

Grifle @ (mm]

Typ”

Bestrahlung

Kopf

Raubheit [um]

Volumetrische Ver-

schleiBirate
{mm?Jahr]

Gravimetrische Ver-
schleiBrate [mg/Jahr]

lineare VerschleiBrate

[umiJahr]

VerschleiBkoeffizient

Simulator

Serum [%]

Bemerkung

Quelle

UHMWPE

22"

415

Ceramic

23,00

61

oBM

Clarke et al.
1996, Acta
Qrthop Scand

UHMWPE

22

1050

2,5
Mrad""

CoCrMo

20,51

19,07

AMTI

100

2 HZ®

Bragdon et al.
1999, Trans
Soc Biomat

UHMWPE

22

CoCrMo

20,80

17,60

100

AMTI

2 Hz

Bragdon et al.
1998, 11th
ESB

UHMWPE

22

Zirkoni-
um

6,30

5,86

17

Pro-
sim®

25

2 axial

Goldsmith et
al. 2000, Proc
[nstn Mech
Engrs

UHMWPE

22,225%

Charnley”

0,053

81,47

75,76

210

clinical

Isaac et al.
1992, CORR

UHMWPE

22,225

Charnley

Metal

37,24

34,63

96

clinical

Wroblewski et
al. 1986,
CORR

UHMWPE

22,225

RCH
1000,
Charnley

0,054

71,52

66,51

184

2,91
E-06

clinical

Atkinson et al.
1985, Wear

UHMWPE

22,225

Metal

50,43

46,90

130

clinicat

Charnley et
al. 1975,
CORR

UHMWPE

22,225

CoCrMo

36,00

33,48

93

clinical

Goldsmith et
al. 2000, Proc
Instn Mech
Engrs

UHMWPE

26

CoCrMo

25,20

20,20

90

AMTI

2 Hz

Bragdon et al.
1998, 11th
ESB

UHMWPE

28

415

Ceramic

32,00

29,76

52

OoBM

Clarke et al.
1996, Acta
Orthop Scand

UHMWPE

28

1020

4 Mrad

CoCrMo

35,00

32,55

57

Leeds

25

Fisher et al.
2001, World
Tribology
Forum

UHMWPE

28

1020

Et0™

CoCrMo

49,00

45,57

80

Leeds

25

Fisher et al.
2001, World
Tribology
Forum

UHMWPE

28

1020

Plasma
gas'

CoCrMo

0,010

63,55

59,10

103

OBM

25

Liao et al.
2003, Wear

UHMWPE

28

1020

Plasma
gas

CoCrMo

0,010

49,14

45,70

80

OBM

90

Liao et al.
2003, Wear

UHMWPE

28

1020

nitro-
gen™

CoCrMo

0,150

69,22

64,37

112

2,00
E-06

OBM

50

static™

Saikko et al.
2002, J Bio-
med Mat
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(Fortsetzung Tabelie 22: Die UMHWPE/Metall- oder Keramik-Paarung)
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dy-
namic?
) 46°
extent
of Saikko et al.
5,20 mo- 2003, J Bio-
UHMWPE 281020 nitrogen ] CoCrMo ] 0,010 17,88 16,631 29 E-07 | OBM 50 tion®® | med Mat
static,
23°
extent | Saikko et al.
6,10 of 2003, J Bio-
UHMWPE 28 [ 1020 nitrogen CoCrMo | 0,010 70,78 ] 10,03 18 E-07 | OBM 50 | motion | med Mat
static,
46°
extent | Saikko et al.
3,60 of 2003, J Bio-
UHMWPE 28 11020 nitrogen CoCrMo | 0,010] 1247 | 11,60 20 E-07 | OBM 50 | motion | med Mat
Bragdon et al.
1999, Trans
UHMWPE 28 11050 2,5Mrad | CoCrMo 13,721 12,76 22 AMTI 100 | 2 Hz Soc Biomat
PMMA | Affatato et al.
3rd 2002, Bioma-
UHMWPE 28(1050 gamma' | CoCrMo 50,54 ] 47,00| 82 OBM body® | terials
PMMA | Affatato et al.
3rd 2002, Bioma-
UHMWPE 281050 EtO CoCrMo 56,99 | 53,00 93 OBM body | terials
Fisher et al.
2001, World
Tribology
UHMWPE 2811120 gamma CoCrMo 42,00 | 39,06 68 Leeds 25 Forum
Fisher et al.
2001, World
aged'®, 112,0 | 104,1 Tribology
UHMWPE 2811120 5 years CoCrMo 0 6 182 Leeds 25 Forum
Zirkoni- Leeds Tipper et al.
UHMWPE 281120 gamma um 31,00 | 28,83 50 MK i 2512 axial | 2001, Wear
2,5 Mrad, Furman et al.
UHMWPE 2814150 gamma air 37,63 ] 35,00 61 OBM 2002, ORS
McKellop et
al. 1999,
UHMWPE 28 {4150 CoCrMo | 0,050 | 34,30 | 371,90 56 OBM CORR
McKellop et
al. 1999,
UHMWPE 28 14150 CoCrMo | 0,900 | 71,10 66,12 115 OBM rough®™ | CORR
McKellop et
UHMWPE 28 |1 4150 CoCrMo | 0,045 | 34,30 | 31,90 56 OBM 90 al. 1999, ORS
1050,
com- Saikko et al.
pression 1,51 2001, Bioma-
UHMWPE 28 | molded | 4 Mrad Alumina | 0,010 51,94 | 48,30 84 E-06 | OBM 50 terials
1050,
com- Saikko et al.
pression 1,76 2001, Bioma-
UHMWPE 28 | molded | 4 Mrad CoCrMo | 0,010 | 60,65 | 56,40 98 -06 | OBM 50 terials
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Inlay

Groie @ [mm)

Bestrahlung

Kopf

Rauheit [um]

Volumetrische Ver-
schleirate
'mm?*/Jahr]

Gravimetrische Ver-

schleiBrate [mg/Jahr]
lineare Verschleifrate
[um/Jahr]

VerschleiBkoeffizient
Simulator

Serum [%]
Bemerkung

Quelle

[
=
-

1050,
compres- Diamond Saikko et al.
sion like 1,80 2001, Bioma-
UHMWPE | 28 | molded 4 Mrad Coating 0,010] 61,83 | 57,50 100 E-06 | OBM 50 terials

4150,
ram 3,3 Mrad Taylor et al.
UHMWPE | 28 | extruded | nitrogen CoCrMo 25,31 | 23,54 41 OBM 70 1998, ORS

compres-
sion Bankston et
molded, al. 1995,
UHMWPE | 28 | TR-28% 2,5 MRads | CoCrMo 33,30 | 30,97 50 clinical CORR

3 Mrad, Nivbrant et al.
UHMWPE | 28 | Duration® | stabilized" 84,97 | 79,02 138 clinical 2003, ORS

2,5 Mrad,
gamma Nivbrant et al.

UHMWPE | 28 | Exeter” | inert' 96,05 | 89,33 156 clinical 2003, ORS

ma- Bankston et
chined, al. 1995,
UHMWPE | 28 | TRIAD® | 3,2 Mrad CoCrMo 70,94 | 65,97 120 clinical CORR

Sakalkale et
various 129,31 120,2 al. 2000,
UHMWPE | 28 | types™® CoCrMo 0 5 210 AAOS

Digas et al.
UHMWPE | 28 nitrogen CoCrMo 92,36 | 85,89 150 clinical 2003, ORS

Fisher et al.
2001, World
Tribology
UHMWPE | 28 CoCrMo 39,501 36,74 64 clinical 25 Forum

124,3| 1156 Martell et al.
UHMWPE |28 nitrogen CoCrMo 8 7 202 clinical 2003, ORS

Hendrich et
al. 2003,
Ceramtec
UHMWPE | 28 3 Mrad CoCrMo 86,20 | 80,17 140 clinical Symp

Hendrich et
al. 2003,
Ceramtec
UHMWPE | 28 3 Mrad Alumina 80,05 | 74,44 130 clinical Symp

Kaddick et al.
2,88 Mrad bovine | 2001, Proc
(28,8 Endo- se- Instn Mech
UHMWPE |28 kGy') Alumina 23,73| 2207| 39 lab® 25 [ rum® [ Engrs

Kaddick et al.
calf 2001, Proc
2,88 Mrad se- Instn Mech
UHMWPE | 28 (28,8 kGy) | Alumina 28,57 26,57| 46 Endolab | 25| rum®® | Engrs

Firkins et al.
2001, Proc
Instn Mech
UHMWPE {28 Ceramic | 0,020 32,00 29,76 52 Leeds 25| 3 axial | Engrs

Affatato et al.
gamma, 3 2002, Bioma-
UHMWPE | 28 Mrad CoCrMo 13,001 12,09 21 OBM terials

Affatato et al.
EtO, 3 2002, Bioma-
UHMWPE | 28 Mrad CoCrMo 15,00] 13,95 24 OBM terials
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Schroeder et
UHMWPE 28 gamma CoCrMo _{ 0,013] 71,721 10,90 19 OBM al. 1996, ORS
Schroeder et
UHMWPE 28 EtO CoCrMo | 0,013 ] 20,43 | 19,00 33 OBM al. 1996, ORS
Wang et al.
1998, Proc
Instn Mech
UHMWPE 28 gamma CoCrMo 32,80 | 30,50 53 OBM Engrs
Simula-
tion Maxian et al.
UHMWPE 28 23,80 2213] 39 oBM* 1996, CORR
2,5 Mrad 6,10 Wang et al.
UHMWPE 32 {415 nitrogen CoCrMo 49,00 | 45,57 61 E-07 | OBM 1997, Wear
141,0| 131,1 1,74 Wang et al.
UHMWPE 32415 EtO CoCrMo 0 3 175 E-06 | OBM 1997, Wear
) PMMA
3 Mrad, 270,0| 251,1 3rd Polineni et al.
UHMWPE 32 [ 1020 | gamma air | CoCrMo | 0,010 0 0 336 OBM 100 | body 1999, ORS
Bragdon et al.
1998, 11th
UHMWPE 3211050 19,351 18,00 24 AMTI 2Hz ESB
EtO,
calcium Sauer et al.
stearate- 1999, Trans
UHMWPE 32 (1050 | free™ CoCrMo 30,35|2823| 38 AMTI 2 Hz Soc Biomat
Liao et al.
2003, Bioma-
UHMWPE 3211050 CoCrMo 39,68 | 36,90 49 OBM 90 terials
cool- Liao et al.
ing®™ | 2003, Bioma-
UHMWPE 3211050 CoCrMo 26,34 | 24,50 33 OBM 90 | 4°C terials
Liao et al.
Zirkoni- 2003, Bioma-
UHMWPE 3211050 um 20,54 | 19,10 26 OBM 90 terials
Liao et al.
Zirk- cooling | 2003, Bioma-
UHMWPE 3211050 onium 35,38 | 32,90 44 OBM 90 | 4°C terials
EtO, Essner et al.
UHMWPE 32| 4150 | Stabilized | CoCrMo 3,01 280 4 AMT! 100 2000, ORS
Aged, Essner et al.
UHMWPE 3214150 | Stabilized | CoCrMo 8301 7,72 10 AMTIL 100 2000, ORS
Essner et al.
UHMWPE 32| 4150 | Stabilized | CoCrMo 9,20} 856 11 AMTI 100 2000, ORS
Essner et al.
UHMWPE 324150 | EtO CoCrMo 27,70 | 25,76 34 AMTI 100 2000, ORS
EtO, Essner et al.
UHMWPE 32 ]4150 | Stabilized | CoCrMo 3,62| 337 5 OBM 50 2000, ORS
Aged, Essner et al.
UHMWPE 3214150 | Stabilized ] CoCrMo 33,50 | 31,16 42 OBM 50 2000, ORS
Essner et al.
UHMWPE 32 {4150 | Stabilized | CoCrMo 39,40 | 36,64 49 OBM 50 2000, ORS
1428 | 132,8 Essner et al.
UHMWPE 3214150 | EtO CoCrMo 0 0 178 OBM 50 2000, ORS
2,5 Mrad Wang et al.
UHMWPE 3214150 | air CoCrMo | 0,015] 42,00} 39,06 52 OBM 100 1999, ORS
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alpha
2,5 Mrad fracti- | Wang et al.
UHMWPE | 32 | 4150 air CoCrMo_| 0,015] 75,00 | 69,75 93 OBM 50 | on*” 1999, ORS
Wang et al.
UHMWPE [ 32 ] 4150 gamma CoCrMo 75,00 | 69,75 93 OBM 50 1999, ORS
EtO,
calcium Sauer et al.
1150/ stearate- 1999, Trans
UHMWPE |32 [ 4150 containing | CoCrMo 36,05 | 33,53 45 AMTI 2 Hz Soc Biomat
Wang et al.
1997, Journal
415, of Testing
ram 2,5 Mrad, and Evalua-
UHMWPE | 32 | extruded | nitrogen CoCrMo | 0,015 47,00 | 43,71 58 OBM 30 tion
Wang et al.
1997, Journal
415, of Testing
ram 100,0 and Evalua-
UHMWPE | 32 [ extruded | Eto CoCrMo | 0,015 0] 9300 124 OBM 30 tion
ana- Wang et al.
tomi- 1997, Journal
415, cally of Testing
ram 2,5 Mrad, cor- and Evalua-
UHMWPE | 32 | extruded | nitrogen | CoCrMo | 0,015 ] 49,00 | 4557 | 61 OBM 30 | rect®™ [ tion
Wang et al.
ana- 1997, Journat
415, tomi- of Testing
ram 141,01 131,1 cally and Evalua-
UHMWPE | 32 | extruded | Eto CoCrMo | 0,015 0 3 175 OBM 30 | correct | tion
4150,
ram 3 Mrad, Polineni et al.
UHMWPE | 32 | extruded | gamma air | CoCrMo { 0,010 | 50,00 | 46,50 62 OBM 100 1999, ORS
4150,
ram 3 Mrad, 115,0| 106,9 Polineni et al.
UHMWPE | 32 | extruded | gamma air | CoCrMo | 0,180 0 5 143 0OBM 100 1999, ORS
8,30 wa- Saikko et al.
UHMWPE |32 | PCA CoCrMo | 0,008 4,19 3,90 30| E-08 | HUT-3 |ter 1996,
32-47
mg/ml | Polineni et al.
protei- | 1996, Trans
UHMWPE |32 | PCA CoCrMo 14,58 | 1356 | 18 OBM ne*® Soc Biomat
50-80
mg/mi | Polineni et al.
protei- | 1996, Trans
UHMWPE [32|PCA CoCrMo 4583|4262 | 57 OBM ne®” Soc Biomat
Bragdon et al.
1996, Proc
Instn Mech
UHMWPE | 32 26,67 | 24,80 33 AMTI 2 Hz Engrs
Bragdon et al.
1998, 11th
UHMWPE |32 CoCrMo 33,70 31,40 80 AMTI 2 Hz ESB
Bigsby et al.
1997, Proc
Instn Mech
UHMWPE | 32 gamma 86,00 | 79,98 107 clinical Engrs
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Urban et al.
UHMWPE | 32 gamma Ceramic 28,001 26,04 34 clinical 2001, JBJS A
Sychterz et
al. 2000,
UHMWPE | 32 CoCrMo 56,30 | 52,35 70 clinical JBJS Br
Sychterz et
al. 2000,
UHMWPE |32 Alumina 72,38 | 67,31 90 clinical JBJS Br
Bigsby et al.
1997, Proc
Instn Mech
UHMWPE | 32 gamma Steel 34,26 | 31,86 43 Leeds 25| 3 axial | Engrs
Bigsby et al.
1997, Proc
Zirkoni- 2,00 Instn Mech
UHMWPE |32 gamma um 29,50 | 27,44 37 E-06 | Leeds 25| 3 axial | Engrs
Affatato et al.
2001, Bioma-
UHMWPE |32 EtO Ceramic 47,15 43,85 59 OBM 30 terials
UHMWPE |32 gamma 49,00 | 4557 61 OBM Wang et al. ,
Wang et al.
1998, Proc
Instn Mech
UHMWPE |32 gamma CoCrMo 50,00 | 46,50 62 OBM Engrs
Wang et al.
1998, Tribol-
UHMWPE | 32 air CoCrMo 80,00 | 74,40 99 0oBM ogy Int
Bigsby et al.
UHMWPE | 32 Steel 34,301 31,90 43 1997,
Zirkoni- Bigsby et al.
UHMWPE | 32 um 29,50 | 27,44 37 1997,
22 Kabo et al.
- 1993, JBJS
UHMWPE | 32 71,40 | 66,40 216 clinical Br
Leeds Barbour et al.
UHMWPE 1120 gamma Steel 0,040 | 37,00 | 34,41 80 MK It 251 2 axial | 1998,
Barbour et al.
UHMWPE 1120 amma CoCrMo | 0,020 | 37,00 | 34,41 80 25 1998,
Zirkoni- Barbour et al.
UHMWPE 1120 gamma um 0,008 } 37,00 | 34,41 80 25 1998,
ram- Heisel et al.
UHMWPE extruded | gamma air 88,00 | 81,84 clinical 2004, ORS
55,80
- James et al.
various 60- | 1488 1999, J Bio-
UHMWPE types CoCrMo 160 0 clinical med Mat
Bragdon et al.
UHMWPE 34,80 | 32,36 AMTI 3 axial | 1996,
gamma Burroughs et
UHMWPE nitrogen 12,90 { 12,00 AMTI 100 al. 2004, ORS
gamma peni- | Burroughs et
UHMWPE nitrogen 12,151 11,30 AMTI 100 | cilin®® | al. 2004, ORS
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Bédorf et al.
1998, Biome-
dizinische
UHMWPE Alumina 100 clinical Technik
141,3| 131,4 Bédorf et al.
7- 7- 1998, Biome-
353,4 | 328,6 200- dizinische
UHMWPE CoCrMo 2 8 500 clinical Technik
Bragdon et al.
UHMWPE 160 clinical 2004, ORS
Zichner et al.
UHMWPE CoCrMo 200 clinical 1992, CORR
Clarke et al.
21,39 1997, Proc
- Instn Mech
UHMWPE Alumina 23-33 | 30,69 OBM 100 Engrs
29,76
- McKellop et
UHMWPE 32-38] 35,34 OBM al. 1990,
29,85 Besong et al.
UHMWPE gamma 32,10 3 1997,
13,95 Jinetal
- 2003, LL-
UHMWPE Ceramic 16-50 | 46,50 | 50-150 Symp
27,90 Jinetal
30- - 100- 2003, LL-
UHMWPE CoCrMo 100 93,00 300 Symp
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1) ,22“: Obwoh! Charnley in den spéten 60er Jahren Kugelképfe mit einem Durchmesser von
22,225 mm verwendete, wird in diesen Arbeiten explizit die GréRe mit 22,0 mm Durchmesser
angegeben [34,36,53,79].

2) ,22,225" Charnley verwendete nach dem PTFE-Millerfolg UHMWRPE als Inlaymaterial mit ei-
ner Kugelgréfe von 22,225 mm Durchmesser.

3) Die verschiedenen Granulate (GUR 1020, 1050, 4150, 1900, 415, RCH 1000, ,compression
molded*, ,ram extruded” und ,machined” sind im Kapitel 2.1 im Detail beschrieben.

4) Mit ,Charnley* sind UHMWPE-Inlays beschrieben, die von 1962 bis ca. 1980 von Charnley
und anderen Chirurgen verwendet wurden.

5) ,TR-28" (eingetragenes Warenzeichen der Firma Zimmer, Warsaw, USA) ist ein ,compression
molded” UHMWPE-Fabrikat.

6) ,Duration” (eingetragenes Warenzeichen der Firma Stryker, Kalamazoo, USA) bezeichnet ei-
nen Sterilisationsprozefl mit Bestrahlung in Stickstoff (siehe Kapite! 2.1).

7) ,Exeter* (eingetragenes Warenzeichen der Firma Stryker, Kalamazoo, USA) bezeichnet ei-
gentlich ein zementiertes Schaftsystem, wurde aber vom Autor als Inlayspezifikation genannt.

8) ,TRIAD" (eingetragenes Warenzeichen der Firma Johnson&Johnson, Raynham, USA) ist ein
.machined* UHMWPE-F abrikat.

9) ,PCA" (eingetragenes Warenzeichen der Firma Howmedica/Stryker/Osteonics, Rutherford,
USA). Zu diesem in zwei Publikationen genannten Produkt konnten keine weiteren Angaben
gefunden werden.

10) ,various types‘ = verschiedene Fabrikate GUR 415, 4150, Himont 1900 (siehe Kapitel 2.1)

11) ,Mrad" bezeichnet die Bestrahlungsdosis (1 Mrad = 10 kGy).

12) ,EtO” steht fur Ethylenoxid-Gas, ein hochtoxisches Gas, wirksam zur Sterilisation gegen Bak-
terien, Viren und Sporen, das keinen negativen Einflu® auf UHMWPE besitzt [122].

13) ,Plasma Gas* bezeichnet eine Niedertemperatur-Hydrogen-Peroxid-lonisation bei 50 °C zur
Sterilisation von UHMWPE [122].

14) ,nitrogen“ bezeichnet eine Sterilisation durch Bestrahlung im Schutzgas Stickstoff [122].

15) ,gamma*“ bezeichnet eine Sterilisation durch Bestrahlung. Bei alteren Fabrikaten (vor 1995) ist
anzunehmen, dall diese Bestrahlung an Luft durchgefuhrt wurde (siehe auch ,gamma
air [122).

16) ,aged” bezeichnet entweder eine ,natirliche* Alterung der Komponenten im Lager z.B. 5 Jah-
re, oder eine durch Druck und Temperatur indizierte in-vitro Alterung [104].

17) ,stabilized* bezeichnet eine Wirmebehandlung der UHMWPE-Komponenten nach der Be-
strahlung zur Verminderung von freien Radikalen (siehe auch Kapitel 2.2) [122].

18) ,gamma inert* bezeichnet eine Sterilisation durch Bestrahlung in einem Schutzgas (z.B. Stick-
stoff oder Argon).

19) . kGy* bezeichnet die Bestrahlungsdosis (1 Mrad = 10 kGy).

20) ,calcium stearate-free* bezeichnet ein UHMWPE-Granulat, das kein Kalzium-Stearat enthalt
(GUR 1020 und 1050) [122].
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21) ,calcium stearate-containing® bezeichnet ein UHMWPE-Granulat, das den Zusatzstoff Kalzi-
um-Stearat als Radikalféanger bei der UHMWPE-Herstellung enthélt (GUR 1120 und 1150).
Wegen der geringen Nachfrage nach Kalzium-Stearate-haitigem Granulat werden diese Pro-
dukte vom Hersteller Ticona nicht mehr angeboten [223].

22) ,Prosim* sieche Punkt 11) der Tabelle Metalle.

23) ,Endolab" 3-axialer Huftsimulator nach ISO/DIS 14242-1:1999 [113].

24) ,Simulation OBM* bezeichnet eine Finite-Elemente-Simulation, bei der die Kinematik eines
OBM-Simulators simuliert wird.

25) ,2 Hz": der AMTI-Simulator wurde in seiner urspritnglichen Konzeption fir eine Zyklen-
frequenz von 2 Hz ausgelegt. Lt. Firmeninformation kann der AMTI-Simulator auch mit 1 Hz
betrieben werden, allerdings ist auch bei jenen Publikationen, die den AMTI-Simulator betref-
fen, bei denen nicht die Zyklengeschwindigkeit explizit angefihrt ist, davon auszugehen, daf
dieser mit 2 Hz betrieben wurde.

26) ,static* beschreibt im Gegensatz zur uUblichen dynamischen Druckbelastung eine statische
Krafteinbringung.

27) .dynamic": Druckverldufe werden in der Huftsimulation Giblicherweise zeitlich veranderlich (dy-
namisch) eingebracht (siehe Kapitel 3.7). Zur Unterscheidung von statischer Belastung der
Gleitpaarungen wurde dies hier explizit angefuhrt.

28) ,extent of motion* bezeichnet die Auslenkung des OBM-Simulators, die typischerweise bei 46°
liegt, fir eine Variation aber auch auf 23° gesenkt wurde [191].

29) ,PMMA 3" body“ Zur Verscharfung der Testbedingungen werden PMMA-Partikel (Poly-
methylmetacrylat, Knochenzement) in den Zwischenstoff beigemengt. PMMA wird bei zement-
freien Prothesensystemen zur Fixierung des Schaftes und der Schalen verwendet. Auf Grund
von Ermidung kénnen sich PMMA-Partikel I6sen und als Drittkérper in den Gelenksspalt ge-
langen.

30) ,rough”: Zur Verschérfung der Testbedingungen werden Metallképfe kinstlich aufgerauht.

31) ,bovine serum”: In dieser Studie wird Rinderserum (nicht Kalberserum) als Zwischenstoff ver-
wendet [113].

32) ,calf serum” wird Ublicherweise in verschiedenen Konzentrationen als Zwischenstoff verwen-
det. In dem beschrieben Studiendesign [113] wird explizit auf die Variation des Zwischenstof-
fes hingewiesen, weshalb ,calf serum* an dieser Stelle angefihrt wird.

33) ,cooling 4°C*: Das Innere der Kugel wird durch ein Kithimittel mit 4 °C gespuilt [130).

34) ,alpha fraction bezeichnet ein ,low-calcium, low-protein* Kélberserum mit 40 mg/ml (statt (ib-
licher 65 mg/ml) [230].

35) ,anatomically correct”: Im Gegensatz zum (blichen Gebrauch der OBM-Simulatoren werden in
dieser Prifanordnung die Kugel und das Inlay vertauscht, sodaR eine anatomisch korrekte
Einbaulage (Inlay oberhalb der Kugel) erzielt wird.

36) ,32-47 mg/ml proteine“: In dieser Publikation wird statt eines Mischungsverhéitnisses von Kal-
berserum zu Wasser die Gesamtproteinmenge angegeben. Bei einem ublichen Proteingehalt
des Kalberserums von 65 — 69 mg/ml kann von einer 50 — 70%igen Verdinnung ausgegan-

gen werden.
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37) ,50-80 mg/ml proteine": weist auf ein unverdinntes, hoch-proteinhaltiges Kélberserum hin.

38) ,penicillin“: Statt EDTA (Athylendiamintetraessigséure, engl. ,ethylene diamine tetraacetic
acid*) oder Natriumacetat (engl. ,sodium acetate*) wird dem Zwischenstoff Penizillin zur Ver-
minderung von Denaturierung beigemengt.

Die UHMWPE/Metall bzw. Keramik-Paarungen kénnen die vergleichsweise groRte
Anzahl an klinischen und Simulator-Studien auf sich vereinen. Dies ist einerseits auf
die grofe Verbreitung dieser Gelenkpaarung zurtickzufuhren, als auch andererseits
auf die Tatsache, daR seit Beginn der 60er Jahre kontinuierlich Veranderungen am
Granulat, an der Bearbeitung, der Sterilisation und am Design durchgefuhrt wurden
und diese Modifikationen sowohl in Simulatortest als auch in klinischen Studien mani-
festiert sind. Dadurch bietet das reichhaltige Angebot an Verschleiergebnissen die
Maéglichkeit des Vergleiches von Priflaufparametern oder vom zu prifenden Material

zur allgemein zuganglichen Literatur.

Die funf zitierten Kklinischen Untersuchungen zu den 22,225 mm Kugelkopf-
durchmesser UHMWPE-Paarung stammen ausschlieRlich von einer Serie von Nach-
untersuchungen, die, von Charnley selbst angeregt, an post-mortem Explantaten von
der Gruppe Leeds/Wrightington-Hospital (Wroblewski, Isaac, Atkinson, Goldsmith,
Charnley) durchgefuhrt wurden. Hierbei werden die volumetrische Verschleif3rate im
Mittel mit 55,33 mm3/Jahr (51,46 mg/Jahr) beziffert; umgerechnet auf eine lineare
Verschleiflrate ergibt dies Werte zwischen 96 — 184 ym/Jahr (im Mittel 143 pm/Jahr).
Die vergleichbaren Simulatorstudien zitieren zwar ausschlieBlich einen geringeren
Probendurchmesser (22 mm) und verwenden keine rostfreien Stahle als Kugelmate-
rial, dennoch seien die Zahlenwerte gegenubergestellt: 17,65 mm?®/Jahr (46 um/Jahr).

5.5.1 28 mm Durchmesser

Einen sehr ,groben” Vergleich des Abriebverhaltens von UHMWPE/Metall-
Paarungen geben die gemitteiten klinischen VerschleiRraten mit jenen publizierten
VerschleiRdaten, die mit Hilfe von OBM- und Leeds-Simulatoren gewonnen wurden.
(UHMWPE/Metall ohne aufgerauhte Kugeln): 72,1 mm?3/Jahr, 31,8 mm?Jahr und
59,5 mm3/Jahr (117 pym/Jahr, 52 ym/Jahr, 97 ym/Jahr). Ein Vergleich mit dem Endo-
lab-Simulator nach ISO/DIS 14242 ist leider nur mit der Paarung UHMWPE/Keramik
moglich, wobei die volumetrische Abriebrate nur 26,15 mm?3Jahr (42 uym/Jahr) be-



Auswertung von klinischen Abriebstudien und experimentellen VerschleiRuntersuchungen 133

tragt, wéhrend Hendrich et al. [86] 80,05 mm?Jahr (130 ym/Jahr) in einer klinischen
Studie fur dieselbe Gleitpaarungstype publizieren. Ein weiterer interessanter Ver-
gleich dréangt sich mit einer Finite-Elemente-VerschleiBberechnung eines OBM-
Simulators, allerdings ohne detaillierte Materialangeben auf 23,8 mm3®/Jahr
(39 ym/Jahr). Die Zugabe von PMMA-Partikel als Drittkbrper in einer OBM-
Simulatorstudie bewirkt zwar im direkten Vergleich fast eine Vervierfachung des vo-
lumetrischen VerschleiRBes von 13 mm?Jahr (21 um/Jahr) auf 53,76 mm?3Jahr
(87 ym/Jahr), liegt aber dennoch unterhalb des Wertes des Leeds-Simulators und
der klinischen Verschleilraten.

Einen ebenso ,groben* Vergleich ohne Berlicksichtigung verschiedener Ausgangs-
granulate und Sterilisationsmethoden geben die UHMWPE/Keramik-Paarungen zu
UMMWPE/Metall-Paarungen in Nicht-OBM-Simulatoren: 28,1 mm?®Jahr (46 um/Jahr)
zu 59,5 mm?3/Jahr (97 pm/Jahr).

Zwei Simulatorstudien liegen eine absichtliche Verdnderung der Oberflachenrauheit
der Kugel zugrunde. So 4Rt sich bei McKellop et al. [143] eine Verdoppelung des
volumetrischen Abriebs von 34,30 mm3Jahr (56 ym/Jahr) bei einer Rauheit von

R,=0,05um auf 71,1 mm3/Jahr bei R,=0,9 ym (115 ym/Jahr) far idente sonstige

Simulator- und Materialbedingungen herauslesen, wahrend Saikko et al. [191] unter
statischer Belastung im OBM-HUT-Simulator 12,47 mm3/Jahr (20 ym/Jahr) far

R,=0,01 um-Kugein und 69,22 mm*Jahr (112 ym/Jahr) fur R,= 0,15 um-Kugeln

erzielt.
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5.5.2 32 mm Durchmesser

Ein Vergleich der 32-mm UHMWPE/CoCrMo-Paarung kann aufgrund der angege-
benen Resultate nur zwischen dem OBM- und dem AMTI-Simulator gezogen werden:
64,75 mm3/Jahr (81 um/Jahr) und 21,19 mm?/Jahr (26 pm/Jahr). Vergleicht man die-
se Ergebnisse mit den klinischen Studien fur 32-mm-UHMWPE-Paarungen, so betra-
gen die volumetrischen Verschleifraten dort 28 mm3®Jahr (35 um/Jahr),
56,3 mm?3/Jahr (70 ym/Jahr) und 72,38 mm?Jahr (90 um/Jahr), hingegen in Simula-
toren 32,41 mm?®/Jahr (40 ym/Jahr) (UHMWPE/Keramik). Die Zugabe von PMMA-
Partikeln in den Zwischenstoff bei einer OBM-Simulatorverschleiuntersuchung er-
hoht die Rate deutlich auf 270 mm?®/Jahr (336 um/Jahr) [169].

Eine bereits angesprochene Variation im Studiendesign ist der Proteingehalt des
Zwischenstoffes: bei der OBM-Versuchsanordnung von Polineni et al. [170] wurden
bei einer Proteinkonzentration von 32 — 74 mg/ml 14,58 mm?®/Jahr (18 ym/Jahr) und
bei 50 — 80 mg/ml 45,83 mm?3/Jahr (57 pym/Jahr) verschlissen. In diesem Zusammen-
hang sei auch noch der Wert von 4,19 mm?Jahr (5 um/Jahr) erwédhnt, der von Saik-
ko et al. im 3-axialen HUT-3 Simulator mit Wasser als Zwischenstoff erzielt wurde.

Weiters ist ein Literaturbeitrag zur Kuhlung der Kugeln im OBM-Simulator von Inter-
esse. Fur 32 mm UHMWPE gegen CoCrMo- und Zirkon-Kugeln messen Liao et al.
[130] eine Verschieirate von 39,68 bzw. 20,54 mm?/Jahr (49 bzw. 26 uym/Jahr); eine
Kuhlung des Kugelinneren mit 4 °C Kuhlflissigkeit bewirkte zwar eine Senkung der
Verschleilrate der UHMWPE/Metall-Paarung auf 24,5 mm?/Jahr (30 ym/Jahr), aller-
dings eine Erhéhung der Rate fur die UHMWPE/Zirkon-Paarung auf 32,9 mm?3/Jahr
(41 um/Jahr). Dieses Phanomen wird von den Autoren mit der geringeren Warmeleit-
fahigkeit von Zirkon und der damit veranderten tribochemischen Schicht in Zusam-

menhang gebracht (siehe Kapitel 4.4.1).

5.5.3 Zusammenfassender Vergleich

Fur klinische VerschleifRraten von UHMWPE-Paarungen wird in der Literatur héufig
die GréRenordnung 50 — 200 um/Jahr angegeben, wobei die niedrigeren Werte den
UHMWPE-Paarungen mit Keramikkugel und die héheren Wert den CoCrMo-Kugeln
zugesprochen werden. Die obigen Zahlenwerte ergeben fir die 28 mm-Paarung



Auswertung von klinischen Abriebstudien und experimentellen VerschleiBuntersuchungen 135

nach Gleichung 21 eine volumetrische Verschleif’rate von 30,5 — 123 mm?3Jahr und
40,25 - 161 mm?Jahr fur die 32 mm-Paarung. Im Vergleich dazu liefern die in der
Tabelle ,UHMWPE" genannten Simulatorergebnisse fur die 28 mm-Paarung einen
Mittelwert von 47,36 mm?®Jahr (10,78 — 129,30 mm®Jahr) und fur die 32 mm-
Paarung einen Mittelwert von 53,04 mm?/Jahr (3,01 — 270,00 mm?/Jahr), wobei auch
,verscharfte" Prifbedingungen, wie Beigabe von PMMA-Partikeln oder Aufrauhung
von Kugelképfen, einbezogen wurden. Die beiden zitierten klinischen Studien von
Hendrich et al. und Sychterz et al. [86,216] zeigen keinen signifikanten Unterschied
in der Verschleidmenge zwischen den Materialpaarungen UHMWPE/
Keramik und UHMWPE/Metall.

5.6 X-PE

Das hochvernetzte (cross-linked) UHMWPE (X-PE) kann als Weiterentwicklung der
UHMWPE-Paarung gesehen werden. Angetrieben von dem Wunsch zur Reduktion
der Verschleiraten wird vor allem durch strahlungsinduzierte Vernetzung des
UHMWPE versucht, die Abriebraten zu verringern. Dal? dabei andere mechanische
Eigenschaften wie die Streckspannung (engl. ,yield strength®), Rei3festigkeit (engl.
L2ultimate tensile strength) und ReiRdehnung (engl. ,elongation*) einer Verschlechte-
rung unterworfen sind, wird in Kauf genommen (siehe Kapitel 2.2).

Eine derat markante Verminderung der Abriebraten und ein paradox erscheinender
Gewichtszugewinn der X-PE-Inalys mit fortschreitender Prifdauer veranlaflt die mei-
sten Autoren Uber etwaige andere negative Materialeigenschaften hinwegzusehen
[126], weshalb die Beschreibung diese Schadigungsmechanismen auch nur von ei-
ner einzigen Arbeit in die tabellarische Auflistung Eingang finden konnte.

Auf Grund der geringen Abriebraten kann das zylindrische Abriebmodell aus
Gleichung 21 nicht zur Anwendung kommen. Daher wird auch keine Umrechnung
von linearen Abriebraten in volumetrischen Verschlei (und umgekehrt) durchgefuhrt.
Den meisten Autoren, die lineare Abriebraten von X-PE publizieren, ist es ein Anlie-
gen darauf hinzuweisen, daf} es sich dabei eher um Penetration der Kugeln in das
Inlay auf Grund von KaitflieRen als um Abrieb handeit.
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Die Sortierung der Tabelle 23 ist nach KugelgréRen und Autoren durchgefuhrt, da auf
Grund der erst ,kurzen® klinischen Erfahrung mit cross-linked PE (seit 1999) und der
Tatsache, daR sich erst eine geringe Anzahl an hochvernetzten UHMWRPE-Produkten
am Markt befindet, ein direkter Vergleich auf Ebene der Produkte bzw. vergleichen-

der Simulatorergebnisse angezeigt erscheint.
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Tabelle 23: Die cross-linked UHMWPE (X-PE)/Metall oder X-PE/Keramik-Paarung
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Bragdon et al.
1999, Trans
X-PE 221050 WIAM™ | CoCrMo gain'® AMTI 100 [ 2 Hz | Soc Biomat
Wroblewski et
al. 1996, JBJS
X-PE | 22,225 Silane™ | Alumina 22 | clinical Br
' Wroblewski et
al. 1996, JBJS
X-PE | 22,225 Silane Alumina 57 | Leeds | water Br
Wroblewski et
al. 1999, JBJS
X-PE | 22,225 Silane Ceramic 20 | clinical Br
de-
lami- | Oonishi et al.
na- 2004, J Biomed
X-PE 26| 4150 100 Mrad | Alumina gain OBM 30 [ tion” | Mat
1020, Imglex- 3 Mrad, Furman et al.
X-PE 28 | standard® nitrogen 13,98 13,00 OBM 2002, ORS
1900,
Arcom®- 3,3 Mrad, Furman et al.
X-PE 28 | molded® Argon 15,05 14,00 OBM 2002, ORS
1900, Arcom- | 3,3 Mrad, Furman et al.
X-PE 28 | HiPed® Argon 18,28 17,00 OBM 2002, ORS
4 Mrad
(40 Liao et al.
X-PE 2811020 kGy‘5’) CoCrMo | 0,010§ 36,77 34,20 OBM 25 2003, Wear
4 Mrad Liao et al.
X-PE 28| 1020 (40 kGy) | CoCrMo | 0,010] 21,18 19,70 OBM 90 2003, Wear
McKellop et al.
X-PE 28 | 4150 4,5 Mrad | CoCrMo 9,30| 865 0OBM 1999, CORR
Bowsher et al.
X-PE 28 5 Mrad CoCrMo | 0,016| 20,50} 19,07 OBM 25 2001, Wear
rough | Bowsher et al.
X-PE 28 5Mrad | CoCrMo | 0,380] 198,00} 184,14 OBM 25(™ 2001, Wear
1050, 5 Mad, Furman et al.
X-PE 28 | Marathon® vac 2,15 2,00 OBM 2002, ORS
5 Mrad, McKellop et al.
X-PE 2814150 aged CoCrMo | 0,050 490] 4,56 OBM 1999, CORR
McKellop et al.
X-PE 2814150 5 Mrad CoCrMo | 0,050 500 465 OBM 1999, CORR
5 Mrad, McKellop et al.
X-PE 2814150 aged CoCrMo | 0,900 3360] 31,25 OBM rough | 1999, CORR
McKellop et al.
X-PE 28 14150 5 Mrad CoCrMo | 0,900 | 50,80| 47,24 OBM rough | 1999, CORR
5 Mrad,
gas
plasma, McKellop et al.
X-PE 28 14150 aged CoCrMo | 0,045 490] 527 OBM 90 1999, ORS
5 Mrad,
gas McKellop et al.
X-PE 2814150 plasma CoCrMo | 0,045 510] 548 OBM 90 1999, ORS
1020, Implex- | 6 Mrad, gain Furman et al.
X-PE 28 | cross-linked” | nitrogen (-1) OBM 2002, ORS
7.5 Mrad,
extruded, MAT | McKellop et al.
X-PE 28 | 1020 aged CoCrMo 6,90 642 OBM 95| CO'™ | 2004, ORS
7,5 Mrad, Shore
extruded, West | McKellop et al.
X-PE 2811020 aged CoCrMo 1,001 093 OBM 95 | er®® | 2004, ORS
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(Fortsetzung Tabelle 23: Die cross-linked UHMWPE (X-PE)/Metall oder X-PE/Keramik-Paarung)
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1050, Nivbrant et al.
X-PE 28 | Crossfire® 7,5 Mrad 12 { clinical 2003, ORS
Schmidig et al.
X-PE | 28 7,5 Mrad | CoCrMo 2,10 1,95 OBM 50 2002, ORS
9,5 Mrad,
1050, e-beam Digas et al.
X-PE | 28| Durasul® 120°C CoCrMo 120 | clinical 2003, ORS
9,5 Mrad,
e-beam gain Furman et al.
X-PE | 28] 1050, Durasul | 120°C (-13) OBM 2002, ORS
9,5 Mrad, Saikko et al.
e-beam 2002, J Biomed
X-PE 28 { 1050, Durasul | 120°C CoCrMo |} 0,150] 2,55 2,37 OBM 50 | static Mat
9,5 Mrad, Saikko et al.
e-beam 2002, J Biomed
X-PE 28 | 1050, Durasul | 120°C CoCrMo | 0,010 gain OBM 50 | static Mat
1050, 10 Mrad, Furman et al.
X-PE 28 | Crossfire nitrogen 1,08 1,00 oBM 2002, ORS
10 Mrad,
1050, e-beam gain Furman et al.
X-PE | 28] Longevity’™ [50°C (-4) OBM 2002, ORS
14,5 McKellop et al.
X-PE | 284150 Mrad CoCrMo 1,20} 1,12 OBM 1999, CORR
McKellop et al.
X-PE 28 ] 4150 24 Mrad | CoCrMo gain OBM 1999, CORR
Oonishi et al.
RCH 1000, 2004, J Biomed
X-PE 28 | ram extruded | 100 Mrad 80 | clinical Mat
Bragdon et al.
1999, Trans
X-PE | 2811050 WIAM CoCrMo gain AMTI 100 (2 Hz Soc Biomat
1050, Martel! et al.
X-PE 28 | Crossfire CoCrMo 94 | clinical 2003, ORS
Tipper et al.
X-PE 2811020 CoCrMo | 0,020 35,00 32,55 Prosim 25 2002, ORS
Grobbelaar et
RCH 1000, 10 Mrad al. 1999, SA
X-PE | 30 | ram extruded | (100 kGy) 11 | dlinical Bone & Joint
10 Mrad Yao et al. 2001,
X-PE | 32 (100 kGy) | CoCrMo gain AMTI 100 Wear
10,5
Mrad 2Zirk- Wang et al.
X-PE 32 ] 1050 (105 kGy) | onium 0,12] 0,11 OBM 50 2003, Wear
10,5
Mrad Wang et al.
X-PE | 32[1050 (105 kGy) | CoCrMo 6,19 576 OBM 50 2003, Wear
10,5
Mrad Wang et al.
X-PE 32 | 1050 (105 kGy) | Alumina 8,31 7,73 OBM 50 2003, Wear
10,5 PMMA
Mrad Zirk- 3rd Wang et al.
X-PE | 321050 (105 kGy) | onium 30,001 27,90 OBM 50 | body 2003, Wear
10,5 PMMA
Mrad 3rd Wang et al.
X-PE | 321050 (105 kGy) | Alumina 37,33| 34,72 OBM 50 | body 2003, Wear
10,5 PMMA
Mrad 3rd Wang et al.
X-PE | 321050 (105 kGy) | CoCrMo 118,75| 110,44 OBM 50 | body 2003, Wear
Bragdon et al.
X-PE 3211050 15 Mrad gain AMTI 2 Hz 1998, 11th ESB
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(Fortsetzung Tabelle 23: Die cross-linked UHMWPE (X-PE)/Metall oder X-PE/Keramik-Paarung)
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3| 1050, ram- Wang et al.
X-PE | 2| extruded 15 Mrad__| CoCrMa OBM 50 2003, ORS
1050, Mara-
thon, ram- Heisel et al.
X-PE extruded 5 Mrad 17,001 15,81 clinical 2004, ORS
10 Mrad gain (- Burroughs et al.
X-PE (100 kGy) 2,5) AMTI 100 2004, ORS
10 Mrad gain (- peni- | Burroughs et al.
X-PE {100 kGy) 2,79) AMTI 100 | cillin__| 2004, ORS
9,5 Mrad,
1080, Dura- | e-beam Manning et al.
X-PE sul™ 120°C 8 | clinical 2004, ORS

1) Die verschiedenen Granulate (GUR 1020, 1050, 4150, 1900, 415, RCH 1000, ,compression
molded®, ,ram extruded" und ,machined®) sind im Kapitel 2.1 im Detail beschrieben.

2) ,Implex-standard*; Die Firma Implex wurde im April 2004 von Zimmer, Warsaw, USA (ber-
nommen.

3) .Arcom® (eingetragenes Warenzeichen der Firma Biomet, Warsaw, USA) bezeichnet eigent-
lich ein Herstellungs- und Sterilisationsverfahren von UHMWPE, wird aber von den Autoren
auch als Produktname verwendet.

4) ,molded": formpressen (siehe Kapitel 2.1)

5) ,HIPed": heif} isostatisch gepreft (siehe Kapitel 2.1)

6) ,Marathon® (eingetragenes Warenzeichen der Firma DePuy a Johnson&Johnson Company,
Warsaw, USA).

7) .Implex-cross-linked*: Die Firma Implex wurde im April 2004 von Zimmer, Warsaw, USA Uber-
nommen.

8) ,Crossfire” (eingetragenes Warenzeichen der Firma Stryker, Kalamazoo, USA)

9) ,Durasul” (Centerpulse Orthopedics Ltd a Zimmer Company (vormals Sulzer Orthopaedics),

Winterthur, Schweiz).

10) ,Longevity” (eingetragenes Warenzeichen der Firma Zimmer, Warsaw, USA)
11) ,1050, Durasul*: Obwohl dies in der Arbeit nicht explizit angegeben wurde, ist auf Grund der

Autorenschaft anzunehmen, daB es sich bei den untersuchten Produkten um Durasul handelt.

12) Bestrahlung: Sterilisations- und Alterungsmethoden sind in der Tabelle UHMWPE angegeben.

Bis auf die mit ,e-beam® markierten Stellen wird die Bestrahlung durch eine Gamma-

Strahlenquelle durchgefihrt.

13) ,WIAM"® ist ein Akronym von ,warm irradiation and subsequently melt-annealed®, wobei vor

und wéhrend der Bestrahlung mit Elektronenstrahlen (15 Mrad, ,e-beam*) das Halbzeug an
Luft auf 90 bis 125 °C erwarmt und anschlieBend noch zwei Stunden bei 150 °C im Vakuum
angelassen wird. Obwoh! in der Tabelle nicht erwédhnt, seien die Akronyme ,CISM” und
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.IMS" auch an dieser Stelle angefihrt. ,CISM* steht fur ,cold irradiated, subsequently melt-
annealed”. Bei diesem Prozef3 wird das Halbzeug vor und wahrend der Bestrahlung mit dem
Elektronenstrahi auf Raumtemperatur gehalten und anschlieend 2 Stunden lang auf 150 °C
im Vakuum angelassen. ,IMS® steht fur ,rradiation in the molten state“, wobei das Polymer
wahrend des Schmelzvorganges typischerweise mit 20 Mrad bestrahlt wird. Die Akronyme
WIAM®, [CISM* und ,IMS* werden vor allem von der Gruppe des MGH (Massachusets Gene-
ral Hospital) und MIT (Massachusets Institute of Technology), (Muratoglu, Bragdon, O’Connor,
Jasty, Harris) verwendet [126].

14) ,Silane* beschreibt eine Methode des chemisch induzierten Cross-link-Vorganges (siehe Kapi-
tel 2.2).

15) ,40 kGy*: bei den in () angefuhrten Werten in kGy wurde ein Umrechnung in Mrad zur Ver-
gleichbarkeit durchgefiihrt. In der zitierten Literatur sind diese Werte in kGy angegeben.

16) ,gain” bezeichnet einen Gewichtszugewinn der Probe trotz durchgefihrter Load/Soak-
Referenzmessung (siehe Kapitel 4.6.4). Bei einigen Publikationen wird dieser Zugewinn quan-
tifiziert, was durch ein ,-* dargestellt wird.

17) ,defamination” bezeichnet makroskopisch sichtbare Materialausbriiche aus der tribologisch
beanspruchten Zone.

18) ,rough*: Zur Verscharfung der Testbedingungen werden Metallkdpfe kunstiich aufgerauht.

19) ,MATCO"; Die Firma MMED, MATCO, La Canada, USA erzeugt Mehr-Stationen-OBM-
Simulatoren. in dieser Arbeit bezeichnet ,MATCO" einen OBM-Simulator mit verédndertem an-
ti-rotation pin (siehe Kapitel 3.6.5).

20) ,Shore Western“; Die Firma Shore Western, Monrovia, USA erzeugt Mehr-Stationen-OBM-
Simulatoren nach dem im Kapitel 3.6.5 beschrieben Konzept.

Von den acht publizierten klinischen Studien beschéftigen sich funf aktuelle Arbeiten
mit cross-linked (X-PE) Produkten, die derzeit am Markt erhéltlich sind. Die drei ,alte-
ren" Arbeiten stammen von Grobbelaar [81), der in seinem Beitrag aus dem Jahr
1999 mit 10 Mrad bestrahlte Inlays, die zwischen 1977 und 1983 in Stidafrika implan-
tiert wurden, untersucht, von Oonishi, der von 1971 bis 1978 mit 100 Mrad bestrahite
Inlays in Japan verwendete und von Wroblewski et al. [246], der 1986 chemisch in-
duziertes cross-linked Material in einer klinischen Studie in England einsetzte. Ob-
wohl diesen klinischen Untersuchungen unterschiedliche Kugelmaterialien und Ver-
netzungsprozesse zugrunde liegen, seien die Zahlenwerte der linearen Verschleifira-
te in 0.a. Reihenfolge wiedergegeben: 11 pm/Jahr bei Grobbelaar et al., 80 um/Jahr
bei Oonishi et al. und 20 bis 22 ym/Jahr bei Wroblewski et al.

Interessant ist der direkte Vergleich der ,modernen* X-PE Paarung wie Crossfire®
oder Durasul® im klinischen Einsatz: Nivbrant et al. und Martell et al. berichteten an-
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laklich der Jahrestagung der Orthopaedic Research Society (2003) divergierende,
radiologisch gemessene lineare Verschleifiraten von jeweils 12 ym/Jahr bzw.
94 ym/Jahr. Im selben Jahr berichteten Manning et al. und Digas et al. von 8 pm/Jahr
und 110 pm/Jahr Verschleifirate fiir die Durasul®-Paarung, wobei Digas et al. in einer
in-vitro KaltflieRstudie eine Penetration von 100 ym nach 2 Millionen (reinen) Lastzy-
klen (ohne Bewegung) beschreibt. Ein Vergleich dieser klinischen Daten zu den Du-
rasul-Simulatorstudien ist insofern recht schwierig, als in der Arbeit von Saikko et al.
[191] erst bei einer absichtlichen Verscharfung der Prufbedingungen durch Aufrau-
hen der Kugelképfe eine Verschieil’rate von 2,37 mg/Jahr gemessen werden konnte.
Die ubrigen tribologischen Untersuchungsreihen mit Huftsimulatoren, zu denen auch
die beiden Ergebnisse von Bragdon et al. [36] im AMTI-Simulator hinzuzufiigen sein

durften, liefern einen Netto-Massenzugewinn dieses Inlaymaterials.

Einen umfassenden Vergleich bietet die Arbeit von Furman et al., die acht verschie-
dene hoch-vernetzte Inlaymaterialien im OBM-Simulator, leider ohne Nennung des
Zwischenstoffes und Kugelmaterials, vergleichen. Fir drei dieser Paarungen ermit-
teln die Autoren einen Netto-Massenzugewinn, und die restlichen funf Paarungen

werden mit sehr geringen Verschleiliraten (zwischen 1 und 17 mg/Jahr) beschrieben.

Die hochste publizierte VerschleiRrate fur X-PE Inlays in OBM-Simulatoren ,erzie-
len® Browsher et al. [33] mit 198 mm?3/Jahr bzw. 184,14 mg/Jahr durch extrem aufge-

rauhte Kugeln (R, = 0,38 um). Diese Werte liegen um einen Faktor 10 héher als bei

den Vergleichsversuchen mit Kugeln Ublicher Rauhigkeit (R, = 0,016 um). McKellop
et al. [143] beschreiben ebenfalls eine Verzehnfachung der Abriebrate (von
5 mm?/Jahr auf 50,8 mm?3/Jahr) bei X-PE durch aufgerauhte Kugelkdpfe, jedoch eine
deutlich geringere Auswirkung bei kiunstlich gealtertem X-PE (4,9 mm3®Jahr auf
33,6 mm3Jahr) unter Verwendung von ebenfalls aufgerauhten Kugelképfen. Weiters
wird von McKellop et al. die Abhangigkeit der Verschlei3rate von der Bestrahlungs-
dosis dargestellt. So betragt die volumetrische Verschleilrate fur mit 5 Mrad bestrahl-
tem GUR 4150 5 mm?3Jahr, fur 14,5 Mrad-Bestrahlung 1,2 mm3Jahr, und fir
24 Mrad-Bestrahlung wird ein Netto-Massenzugewinn beschrieben. In diesem Zu-
sammenhang sei aber auch erwédhnt, dalk Oonishi et el. [161] beim selben Granulat,
allerdings bei 5-facher Bestrahlungsdosis (100 Mrad), zwar ebenfalls keinen Ver-
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schleil ermitteln, aber deutlich auf die Schadigungen der tribologischen Kontaktzone
durch Delamination hinweisen.

In einem Beitrag zur Jahrestagung der Orthopaedic Research Society (ORS 2004)
berichten McKellop et al. auch von der Abhangigkeit der VerschleiRrate von X-PE in
bezug auf die Kinematik von OBM-Simulatoren. So ruft eine Anderung der Kinematik
der OBM-Simulatoren fiir ein und dasselbe verwendete X-PE (GUR 1020 Granulat
bei 7,5 Mrad-Bestrahlung) eine Verschleilirate einerseits von jeweils 1 mm3/Jahr und
andererseits von 6,9 mm?3Jahr hervor.

Wang und Schmidig [232] beschreiben in Ihrer Arbeit Uber X-PE die Abhéngigkeit der
Verschleirate vom Kugelmaterial und der Zugabe von PMMA-Drittkérpern. Das In-
laymaterial besteht aus dem Granulat GUR 1050 bei einer Bestrahlung mit 10,5 Mrad
zur Vernetzung der Molekilketten. So ist nach Wang et al. die geringste Verschleil3-
rate von 0,12 mm?®Jahr (0,11 mg/Jahr) der Paarung X-PE-Zirkon zuzuschreiben,
wahrend CoCrMo-Képfe 6,19 mm?/Jahr (5,76 mg/Jahr) und Aluminiumoxidképfe
8,31 mm?/Jahr (7,73 mg/Jahr) Verschlei® hervorrufen. Bei der Zugabe von PMMA als
Drittkorper erweist sich ebenfalls der Zirkonkopf als verschleifestester Gleitpartner
mit 30 mm*Jahr (27,9 mg/Jahr), wahrend Aluminiumoxidképfe 37,33 mm?3*/Jahr
(34,72 mg/Jahr) und CoCrMo-Képfe 118,75 mm3/Jahr (110,44 mg/Jahr) hervorrufen.
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6 Experimentelle Verifikation mit dem E-SIM-Hiiftgelenksimulator

Die Verifikation des Simulatorkonzeptes nach dem Funktionsprinzip des E-SIM-
Huftgelenksimulator stitzt sich auf den Vergleich des tribologischen Verhaltens der
UHMWPE/Keramik-Paarung nach den Vorgaben der Norm 1SO 14242 [97] gegen-
Uber den klinisch publizierten Werten und jenen anderer Abriebsimulatoren. Die
UHMWPE/Keramik-Paarung wurde aus Grinden der Verfugbarkeit detaillierter Lite-
raturergebnisse und der langjahrigen klinischen Erfahrung gewahit. Mit der Konzen-
tration auf Paarungen mit 32 mm Durchmesser wird einem Trend der chirurgischen
Praxis entsprochen, demzufolge die modernen UHMWPE/Keramik-Kombinationen
zur Erlangung eines groReren Bewegungsfreiraumes (engl. ,range of motion*) auch

mit gréReren als 28-mm-Durchmesser-Paarungen verwendet werden.

Die von der Firma Peter Brehm GmbH (Peter Brehm GmbH, Weisendorf, Deutsch-
land) dankenswerterweise zur Verfugung gesteliten UHMWPE-Inlays (,Mlller-Pfanne
flach®, GroRe d 44 x 32 mm) entsprechen mit der Sterilisationsmethode (2,5 Mrad im
Schutzgas Argon) und dem Granulat GUR 1020 (,molded“) dem Stand der Technik
(siehe Kapitel 2.1). Alle Komponenten waren originalverpackt und fur den Gebrauch
im klinischen Einsatz bestimmt. Als Kugelmaterial wurde die Aluminiumoxid-
Keramikkugeln Biolox forte von der Firma Ceramtec AG (Ceramtec AG, Plochingen,
Deutschland) ebenfalls kostenfrei zur Verfugung gestellt. Das Material Biolox forte ist

detailliert im Kapitel 2.4.1 beschrieben.

Die Verifikation wurde anhand von vier ISO-konformen experimentellen Untersu-
chungen zu je 5 Millionen Zyklen (im folgenden als ,ISO* bezeichnet) und fanf weite-
ren tribologischen Tests nach dem Bewegungsmuster der ISO-Norm, aber einer mo-
difizierten (geringeren) Druckbelastung (im folgenden als ,FORBIOMAT*?" bezeich-
net) mit nur 2 Millionen Zyklen durchgefihrt. Die Druckkurve der FORBIOMAT-Serie
entspricht im wesentlichen dem Verlauf der im Kapitel 3.7.4 dargesteliten Kurve mit
einem gegenuber der ISO-Druckkurve von 3 kN auf 2 kN verringerten ersten lokalen
Maximum. Vier der funf nach FORBIOMAT durchgefuhrten Pruflaufe wurden zur
Validierung der Verifikationslaufe [52] im Labor fur Biomechanik, GroBhadern,
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lidierung der Verifikationslaufe [52] im Labor fur Biomechanik, GroRhadern, Minchen
betreut. Dariber hinaus wurden noch drei weitere experimentelle Untersuchungen
mit je zwei Paarungen, bestehend aus einem hochvernetzten X-PE-Inlay gegen Me-
tall und eine Keramik/Keramik-Paarung, durchgefiuhrt.

Die Testserien betrugen insgesamt 521 (Netto-)Priftage (ohne Stillstandszeiten
durch Vermessungen und Zurlistung) und ohne Einbeziehung der zumeist notweni-
gen Load/Soak-Vergleichstests, die ebenfalls jeweils 5 Millionen Zyklen (58 Tage) in
Anspruch nehmen. Anhand einer experimentelien Untersuchung (ISO 3) wurde ne-
ben der gravimetrischen Verschleibestimmung auch eine Vermessung des

UHMWPE-Inlays nach der dimensionalen Methode durchgefihrt.

6.1 Geratebeschreibung, E-SIM-Hiiftgelenksimulator

Der E-SIM-Huftgelenksimulator wurde in den Jahren 1998 bis 2000 in Hinblick auf
die Norm I1SO 14242-1 ,Implants for Surgery — Part 1: Loading and displacement pa-
rameters for wear-testing machines and corresponding environmental conditions for
test’ in einer von FFF?8 und WWFF?® geférderten Kooperation zwischen dem Institut
fur Mikro- und Feinwerktechnik (IMFT, Technische Universitat Wien), dem Institut far
Computertechnik (ICT, Technische Universitat Wien), dem Labor fiur Biomechanik
und Experimentelle Orthopadie der Orthopéadischen Klinik, Grohadern (Ludwig-
Maximilians-Universitat Munchen), der Biomechanischen Forschungs-Gesellschaft
m.b.H. (BMF, Wien) und der KUPA Prazisionsmaschinen GmbH (KUPA, Gram-
bach/Graz) entwickelt. Das Hauptaugenmerk bei der Entwicklung lag auf drei Punk-

ten:

1.) Die Erfullung der Norm 1SO 14242-1 mit den Vorgaben in bezug auf den Bewe-
gungsumfang und die Krafteinleitung
2.) Eine benutzerfreundliche Handhabung sowohl fur die Bestlickung als auch in der

Bedienerfihrung Gber einen Personal Computer

2’ FORBIOMAT bezeichnet den ,Bayerischer Forschungsverbund Biomaterialien®, unter dessen
Schirmherrschaft die alternativ zur ISO-Druckkurve verwendete Druckkurve im Labor fur Biomechanik
in Manchen eingesetzt wurde.

%8 FFF - Fonds zur Férderung der wissenschaftlichen Forschung

2 WWFF - Wiener Wirtschafts-Férderungs-Fonds
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3.) Eine konstruktive Realisierung eines Einstationen-Simulators ohne hydraulische

Komponenten

Der konstruktive Aufbau folgt der Vorgabe des ISO Standards, wonach die triaxiale
Bewegungen durch den femuralen Teil des Gelenkes (der Kugel) und die Krafteinlei-
tung durch den azetabuldren Teil (das Inlay) einzubringen ist. Die Flexion/Extension
wird durch die horizontale Welle (FE) des Tragerringes erzielt, die Addukti-
on/Abduktion durch die (AA-) Achse und die interne/externe Rotation (IER) durch die
vertikale Achse, Ober die auch die ,pfannenfeste* Kraft (F) einzuleiten ist (siehe
Abbildung 48). Die notwendige Koordinatentransformation fir die IER-Bewegung, die
Uber den azetabularen Teil eingebracht wird, ist im Kapitel 3.6.2 beschrieben.

Der mechanische Aufbau und konstruktive Details sind in der Arbeit ,Ein neuer, der
ISO/FDIS 14242-1 entsprechender Huftsimulator: E-SIM* [176] dokumentiert. Den
Gesamtaufbau zeigt die Abbildung 49 .

Abbildung 48: Konstruktionsdetail E-SIM-Hiiftgelenksimulator
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Abbildung 49: E-SIM-Hiiftgelenksimulator Gesamtansicht
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6.2 Die Durchfiihrung der experimentellen VerschleiBuntersuchung

Wie schon mehrfach geschildert, folgen die experimentellen Tribometeruntersuchun-
gen von Huftendoprothesen mit dem E-SIM-Huftgelenksimulator streng den Vorga-
ben der im Teil 1 und 2 beschriebenen Verfahrensanweisungen der Norm 1SO 14242
[97,98]. Im folgenden soll anhand der straffen Beschreibung einer Testreihe das
durch die Norm vorgegebene Priifprotokoll beschrieben werden.

Fur die gravimetrische Messung wurde eine analytische FeinmelRwaage (BP211D,
Fa. Sartorius, Deutschland, Wagebereich 80/210 g, Ablesegenauigkeit 10/100 ug,)
und ein lonisationsgebldse der Firma Satorius (Modell YIB0O1-ODR, Deutschland)

verwendet,

Bei Entnahme von UHMWPE-Inlays aus der sterileﬁ Verpackung wiegen diese Pro-
ben beispielsweise 10,6485 g, sind jedoch elektrostatisch aufgeladen, was die gra-
vimetrische Messung (+ 100 pg geforderte Mef3genauigkeit nach 1ISO 14242-2) be-
einflut. Um diesen Effekt zu verringern, wird ein lonisationsgeblase auf das Prifob-
jekt gerichtet und die Messung solange wiederholt, bis die in der Norm geforderte
Wiederholgenauigkeit (zwei aufeinanderfolgende Ablesungen missen im 100 pg-

Bereich gleich sein) erfullt ist.

Auf Grund der dulReren Form der ,Miller-Pfanne flach® konnte keine formschilssige
Halterung fur das Inlay gefertigt werden, und es mufBte eine — wie in der Norm be-
schriebene — Zementfixierung (Refobacin-Palacos R, Fa. Heraeus, Deutschland) mit
einem Titanadapter angefertigt werden, wodurch sich die Gesamtmasse auf bei-

spielsweise 63,1196 g erhoht.

Zur Berucksichtigung der Massenzunahme der UHMWPE-Proben im flissigen Medi-
um mufd parallel zum tribologischen Priuflauf ein ,Load/Soak-Praflauf’ (Druckbela-
stung der Paarung ohne Bewegung, siehe Kapitel 4.6.1) mit einer zweiten Paarung
durchgefihrt werden. Das Ergebnis dieser Load/Soak-Untersuchung kann dann zur
Korrektur weiterer tribologischer Tests mit gleichartigen Paarungen herangezogen

werden.
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Vor dem Start einer Untersuchungsserie mul der Massenzugewinn durch die Flus-
sigkeitsaufnahme in der unbelasteten Probe eine Stabilitdt von weniger als 10 % in-
nerhalb von 24 Stunden aufweisen.

Parallel zur gravimetrischen Methode kann die dimensionale Methode (siehe Kapitel
4.6.2) zur Bestimmung der Sphérizitdt des Ausgangzustandes des Inlays herangezo-
gen werden. Dabei mul} aber beachtet werden, dal UHMWPE-Inlays nach form-
schliilssigem Einpressen oder Einzementieren in eine Halterung noch eine Formver-
anderung erfahren kénnen (siehe Kapitel 6.3.3) und erst die Vermessung nach der
Einzementierung als Bezugsvermessung herangezogen werden solite.

Nach externer Zentrierung des Kugeimittelpunktes in den Achsenmittelpunkt der Be-
wegungsachsen des E-SIM-Hiftgelenksimulator folgt das Zusammenstellen der
Komponenten Inlay und Kugel, das VerschlieRen der Priifzelle durch Silikon-
dichtungen und das Befiillen der Prufzelie mit dem Zwischenstoff Kalberserum.

Im Anschiufl daran kénnen die tribologische und die Referenz-Load/Soak-Testserie
gestartet werden und nach einer in der Norm nicht ndher definierten Zeit ist ein
Nachweis fur die Einhaltung der im Teil 1 der Norm geforderten Bewegungs- und
Krafttoleranzen (siehe Abbildung 50) sowie der Nachweis der Stabilisierung der
Temperatur in der Testzelle auf 37 °C zu erbringen.
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Abbildung 50: Bewegungs- und Druckkurve des E-SIM-Hiiftgelenksimulators wihrend eines
Priflaufes
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Teil 1 der Norm spezifiziert ein Wechseln des Zwischenstoffes alle 500.000 Zyklen
(ca. alle 6 Tage) mit einer VerschleiBbestimmung zumindest nach den ersten
500.000 Zyklen, nach 1 Million Zyklen und danach anschlieBend nach jeweils 1 Milli-
on Zyklen. Die VerschleiBmessungen bedingen eine Reinigung nach dem im Teil 2
beschriebenen Protokoll, wonach die Prifobjekte mehrmals im Ultraschallbad in Al-
kohol und in Wasser zu reinigen sind und eine Trocknung im Vakuum (30 Minuten

bei mind. 13,3 Pa) zu erfolgen hat.

Ein Pruflauf ist It. Norm zu Ende, wenn 5 Millionen Zyklen erreicht sind oder Delami-
nation bzw. ein Bruch der Komponenten aufgetreten ist oder wenn der Simulator die
geforderten Toleranzen bezlglich Bewegung oder Kraftvorgabe nicht mehr einhait.

6.3 Auswertung der MeRergebnisse, Keramik/ UHMWPE

Die Auswertung der MeRergebnisse hat normgemaR nach folgender Berechnungs-
vorgabe fur die gravimetrische Meimethode zu erfolgen [98].

w,=W,+S,

Gleichung 22

W, bezeichnet den Nettomasseverlust nach » Zyklen, W,, beschreibt den mittleren

gemessenen, unkorrigierten Massenverlust und S, den mittleren Massenzugewinn

durch die Load/Soak-Probe im selben Beobachtungszeitraum. Die mittlere lineare
Abriebrate ist nach der Methode der kleinsten Fehlerquadrate zu bestimmen, wobei
der Zeitpunkt 0 nicht miteinbezogen werden darf.

Ebenso ist bei der dimensionalen VerschleiBmessung die volumetrische Verschleil3-

anderung 4V, als Differenz des zur Zyklenzahl n gemessenen Volumens V,z., und

des Ausgangsvolumens bei der Zyklenzahl O Vyzy.n zu berechnen.

AV, =V

x xZyklen — VOZykIen

Gleichung 23
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6.3.1 Die experimentelle Untersuchung ISO 1

Fur die gravimetrische VerschleiRbestimmung des tribologischen Tests 1ISO 1 ergibt
sich eine Mef3wertetabelle nach folgendem Muster (Tabelle 24).

Tabelle 24: Mefwerttabelle des Priiflaufes ISO 1 (alle Angaben in [g])

x Mio. Zyklen |Masse Woan S W, L+S
0 63,9703 0| 64,9553
0,5 64,1061 -0,1358 | -0,2045| 0,0687| 65,1598
1 64,1936 | -0,2233 | -0,2412| 0,0179| 65,1965
1,5 64,2299 | -0,2596 | -0,2515| -0,0081| 65,2068
2 64,2343 | -0,2640 | -0,2491 | -0,0149| 65,2044
2,5 64,2257 | -0,2554 | -0,2651| 0,0097 | 65,2204
3 64,2247 | -0,2544 | -0,2746| 0,0202| 65,2299
3,5 64,2000 | -0,2297 | -0,2854| 0,0557 | 65,2407
4 64,2250 | -0,2547 | -0,3785| 0,1238| 65,3338
4,5 64,2228 1 -0,2525 | -0,3274| 0,0749| 65,2827
5 64,2138 -0,2435| -0,2864 | 0,0429| 65,2417

Als Diagramm ausgedriickt ergeben sich somit fiir den Priflauf nach ISO 14242 mit
dem UHMWPE-Inlay ISO 1 die in Abbildung 51 dargestellten Kurven.
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Abbildung 51: Graphische Darstellung der MeRergebnisse des Priiflaufes ISO 1 nach ISO 14242

Die VerschleiRrate a, des UHMWPE-Inlays ISO 1 betragt demnach 13 mg/10® Zy-
klen.
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6.3.2 Die experimentelle Untersuchung ISO 2

Fir die experimentelle Untersuchung ISO 2 sind ebenfalls die MeRwerte tabellarisch
(Tabelle 25) und in Form eines Diagramms angegeben (Abbildung 52).

Tabelle 25: MeRwerttabelle des Priiftaufes ISO 2 (alle Angaben in [g])

x Mio. Zyklen |Masse Wan S, W, L+S
0 62,1967 0| 64,9553
0,5 62,3982 -0,2015| -0,2045( 0,0030| 65,1598
1 62,4215 -0,2248 | -0,2412( 0,0164| 65,1965
1,5 62,4006 | -0,2039 | -0,2515| 0,0476| 65,2068
2 62,4006 | -0,2039 | -0,2491( 0,0452| 65,2044
2,5 62,4626 | -0,2659 | -0,2651 | -0,0008 | 65,2204
3 62,4199 ! -0,2232| -0,2746| 0,0514| 65,2299
35 62,3980} -0,2013 ] -0,2854 | 0,0841| 65,2407
4 62,4080} -0,2113| -0,3785| 0,1672( 65,3338
45 62,4240} -0,2273| -0,3274| 0,1001| 65,2827
5 62,3587 | -0,1620| -0,2864 | 0,1244 | 65,2417
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Abbildung 52: Graphische Darsteilung der MeRergebnisse des Priiflaufes ISO 2 nach ISO 14242

Die Verschleirate a, des UHMWPE-Inlays 1SO 2 betrdgt demnach 28 mg/10° Zy-

klen.
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6.3.3 Die experimentelle Untersuchung ISO 3

Die MelRRwerte des tribologischen Abriebtests ISO 3:

Tabelle 26: MeBwerttabelle des Priiflaufes ISO 3 (alie Angaben in [g])

x Mio. Zyklen | Masse Wan S, w, L+S

0 62,6094 0| 64,9553
0,5 62,6677 | -0,0583 | -0,2045| 0,1462( 65,1598
1 62,6686 | -0,0592| -0,2412| 0,1820( 65,1965
1.5 62,7105 -0,1011} -0,2515| 0,1504 | 65,2068

2 62,6034 0,0060] -0,2491| 0,2551| 65,2044
2,5 62,5870 0,0224| -0,2651| 0,2875| 65,2204

3 62,5765 0,0329] -0,2746| 0,3075| 65,2299
3,5 62,5400 | 0,0694 | -0,2854 | 0,3548| 65,2407

4 62,5540 0,0554| -0,3785| 0,4339| 65,3338
4,5 62,5064 0,1030| -0,3274( 0,4304 | 65,2827

5 62,5319| 0,0775| -0,2864| 0,3639| 65,2417

1503

Gewicht [g]

Zywien (10}

Abbildung 53: Graphische Darstellung der Melergebnisse des Priiflaufes ISO 3 nach ISO 14242

Die Verschleifirate a, des UHMWPE-Inlays ISO 3 betragt demnach 76 mg/10® Zy-

klen.
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Neben der gravimetrischen Messung wurde das UHMWPE-Inlay der Abriebuntersu-
chung ISO 3 auch mit einer 3D-KoordinatenmefRmaschine vermessen (siehe Kapitel

4.6.2, und [177])

Abbildung 58: 0.5 Mio. Zyklen Abbildung 59: 2.5 Mio. Zyklen
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Abbildung 63: 4 Mio. Zyklen

Abbildung 64: 3.5 Mio. Zyklen

Abbildung 65: 5 Mio. Zyklen

Farbkodierung der Verschleiftiefen in ym
-30}-20[-10| 0 [10|20|30|40{50{60{70]|80] 80 [ 100|110

120[130{140| 150]160] 170|180} 190} 200|210} 220} 230

-201-10| © |10(20]|30|40{50}60}70|80}{901100(110{120

130]140|150| 160] 170|180 180}200}210|220{ 230
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6.3.4 Die experimentelle Untersuchung ISO 4

Die MeRBwerte des tribologischen Abriebtests ISO 4:

Tabelle 27: Mewerttabelle des Priiflaufes ISO 4 (alle Angaben in [g])

x Mio. Zyklen | Masse Wan S, w, L+S
0 63,8236 0| 64,9553
0,5 64,0285 | -0,2049 | -0,2045{ -0,0004 | 65,1598
1 63,9669 | -0,1433 | -0,2412| 0,0979| 65,1965
1,5 63,9832]-0,1596 | -0,2515! 0,0919| 65,2068
2 63,9732 -0,1496 | -0,2491| 0,0995| 65,2044
2,5 63,9862 -0,1626 | -0,2651| 0,1025| 65,2204
3 64,0027 0,1791] -0,2746| 0,0955! 65,2299
3,5 64,0389 | -0,2153] -0,2854 0,0701| 65,2407
4 64,0882 -0,2646 | -0,3785[ 0,1139| 65,3338
4,5 63,9940 -0,1704 | -0,3274! 0,1570| 65,2827
5 64,0540 -0,2304 | -0,2864{ 0,0560| 65,2417
1SO 4

Gewicht [g)

YA

~—1S0 4
—a—L+S

-o=-Wn

—Wn =aGn +b
] inear (Wn)

{015

+ 0.4

r 0,05

Zyiien {107

-0,05

Abbildung 66: Graphische Darsteliung der Melergebnisse des Priiflaufes ISO 4 nach ISO 14242

Die Verschleifrate a, des UHMWPE-Inlays ISO 4 betrégt demnach 17 mg/10® Zy-

kien.
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6.3.5 Die experimentelle Untersuchung FORBIOMAT

Die MeR3werte des tribologischen Abriebtests FORBIOMAT 1:

Tabelle 28: MeB8werttabelle des Priiflaufes FORBIOMAT 1 (alle Angaben in [g])

x Mio. Zyklen | Masse W., S, w, L+S
0 58,3105 0 63,2284
0.5 58,3882 |-0,0777 {-0,0845| 0,0068 | 63,3129
1 58,4034 }-0,0929 |-0,0964 | 0,0035 | 63,3248
1,5 58,3756 |-0,0651| -0,11 | 0,0449 | 63,3384
2 58,3851 1-0,0746 |-0,1346| 0,0600 | 63,3630
FORBIOMAT 1
64,00
" — —o—Forbiomat 1
63.00 - T - - | —a—L+sForbiomat
~0O—-Wn
~—Wn=aGn+b
62,00 —_ - - | [near (Wn)
61,00
._E 60,00 -
g ag = 0,032 g/10° Zykien
< 59,00 4
58,00 | : L T_ - M o * _ . —— e
¥ =0,0316x - 0,0086
S S - -
56,00 - _ _ -
55,00 T T T T T ™ T T
0 0,5 1 1,5 2 25 3 3.5 4 45

Zykien [10%

504

1035

+03

+ 025

102

+ 0,15

101

+ 0,05

1008

Abbildung 67: Graphische Darstellung der MeRergebnisse des Priiflaufes FORBIOMAT 1

W_ o]

Die Verschleifrate a, des UHMWPE-Inlays FORBIOMAT 1 betrdgt demnach

32 mg/10°® Zyklen.
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Die MeRwerte des tribologischen Abriebtests FORBIOMAT 2:
Tabelle 29: MeBwerttabelle des Priiflaufes FORBIOMAT 2 (alle Angaben in [g])
x Mio. Zyklen [Masse W Sn w, L+S
0 57,9813 0 63,2284
0,5 58,1529 |-0,1716-0,0845|-0,0871 | 63,3129
1 58,1514 |-0,1701|-0,0964 | -0,0737 | 63,3248
1,5 58,123 1-0,1417| -0,11 |-0,0317| 63,3384
2 58,1436 | -0,1623 | -0,1346 | -0,0277 | 63,3630
FORBIOMAT 2
64,00 - 04
N — —a —e—Forbiomat 2
T AP - — — —#—L+5 Forblomat 7035
~0—-Wn
——Wn=aGn+b 403
6200 1- - - - - - - “|  ==—Linear (Wn) .
4025
61,00 4 - - - N
402
2 6000 - - - _ . _ .
5 {015 =2
é 59,00 1 N - ] 2
+ 0,1
58,00 g——""" " * —e - o . .
. 4 0,08
ag = 0,000 g/10° Zyklen
57,00 E\ 1o
y=-0,044
56,00 \D‘/D// : - - 0,05
55,00 ' f ' ' ' ' ' B ' 0,1
[} 0.5 1 1.5 2 25 3 35 4 45 5
Zyxien {10%

Abbildung 68: graphische Darstellung der Melergebnisse des Priiflaufes FORBIOMAT 2

Die Verschleifrate a, des UHMWPE-Inlays FORBIOMAT 2 betragt demnach

0 mg/10° Zykien.
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Die Me3werte des tribologischen Abriebtests FORBIOMAT 3:

Tabelle 30: Meflwerttabelle des Priliflaufes FORBIOMAT 3 (alle Angaben in [g])

x Mio. Zyklen |Masse Won S, w, L+S
0 55,1157 0| 63,2284
0,5 55,1875| -0,0718 -0,0845) 0,0127| 63,3129
1 565,1931] -0,0774 | -0,0964 | 0,0190| 63,3248
1,5 55,1644 | -0,0487 0,111 0,0613} 63,3384
2 55,1673 | -0,0516 | -0,1346| 0,0830 63,363
FORBIOMAT 3
64,00 - - - T 04
63,00 * * - ‘ L 035
62,00 798
{025
61,00 -
_ 102
g 60,00 - - _
§ ag= 0,043 g/10° Zyklen 015
59,00 - o= Foriomat 3 - ’
—a—L+S To1
—C—~Wn - -
——Wn=aGn+b + 0,05
e |inear (Wn)
lo
56,00 | 0,05
55,00 * * e * , 0.1
1 3 4 5

Zykden (10%

Abbildung 69: Graphische Darstellung der MeBergebnisse des Priifiaufes FORBIOMAT 3

Die Verschleifrate a, des UHMWPE-Inlays FORBIOMAT 3 betragt demnach
43 mg/10° Zyklen.
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Die MeRwerte des tribologischen Abriebtests FORBIOMAT 4:
Tabelle 31: MeBwerttabelle des Priiflaufes FORBIOMAT 4 (alle Angaben in [g])
x Mio. Zyklen |Masse W, S W, L+S
0 55,2882 0| 63,2284
0,5 55,3539 [ -0,0657 | -0,0845| 0,0188| 63,3129
1 55,3551 [ -0,0669 | -0,0964 | 0,0295| 63,3248
1,5 55,3504 | -0,0621 0,11} 0,0479] 63,3384
2 55,3456 | -0,0574 | -0,1346] 0,0772{ 63,363
FORBIOMAT 4
64,00 T 04
63,00 * N - * $035
62,00 4-- - - —— -— - 798
+ 0,25
61,00 4- ~ - E
_ 102
:E‘?-’ 60,00
2 —o—Forbiomat 4 40,15
é w00 ag= 0,037 g/10° Zyklen :.D—-\I;;ns
——Wn=aGn+b r 01
== | inear (Wn) B
<+ 0,05
[+
56,00 7 - - 0,05
55,00 * ? M . T T 0.1
0 1 2 3 4

Abbildung 70: Graphische Darstellung der MeBergebnisse des Priiflaufes FORBIOMAT 4

Zykien {109

Die Verschleifrate a, des UHMWPE-Inlays FORBIOMAT 4 betragt demnach
37 mg/10° Zyklen.
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Die MeRwerte des tribologischen Abriebtests FORBIOMAT W:

Tabelle 32: MeRwerttabelle des Priiflaufes FORBIOMAT W (alle Angaben in [g])

x Mio. Zyklen | Masse W S, w, L+S
0 64,33573 0 63,2284
0,5 64,40294 |-0,0672|-0,0845| 0,0173 | 63,3129
1 64,40873 |-0,0730|-0,0964 | 0,0234 | 63,3248
1,5 64,4053 |-0,0696| -0,11 0,0404 | 63,3384
2 64,37528 |-0,0396 | -0,1346] 0,0950 | 63,3630
FORBIOMAT W
65.00 - .- - -1 04
6450 | --- - - - —— - ——— - 0.35
Pr— v
64,00 4 - -~ B 103
—&—Forbiomat W
-—a&—L+S For.
63,50 - - X . oW - 0.25
—" i - - ——Wn=aGn+b
_ 63004 | ingar (Wn) T02
_‘g 62,50 0,15 g:
(U]
- . - - : ~tot
ag = 0,043 g/10° Zykien
- - 1 005
10
60.50 - - - - 0.05
80,00 . . , : . . . . 0,1
(] 0.5 1 15 2 25 3 35 4 45 5
Zyklen [10%

Abbildung 71: Graphische Darstellung der MeRergebnisse des Priiflaufes FORBIOMAT W

Die Verschleilrate a;, des UHMWPE-Inlays FORBIOMAT W betrégt demnach

43 mg/10° Zyklen.
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6.3.6 Zusammenstellung der Melergebnisse

Zum Vergleich sind die Nettomasseverluste W, der vier ISO-Priifliufe gemeinsam in
einem Diagramm dargestelit (Abbildung 72). Die Mittelwerte der Gewichts-
bestimmungen der vier Testserien ergeben die linearisierte, als ,Mittel” bezeichnete
Kurve, deren Steigung mit 40,9 mg/10® Zyklen beziffert ist. Nach derselben Methode
sind auch die Ergebnisse der FORBIOMAT-Serie mit dem E-SIM-
Huftgelenksimulator zusammengefalt (Abbildung 73). Die mittlere Steigung ergibt flr
die FORBIOMAT-Serie 21,5 mg/10° Zyklen.

Nettogmasseveriust Wn [g}
0,5
0,45 ——[S01 —--1S0 2
~—[SO 3 -»-1S0 4 / N
0.4

—m— Mittel ~—Linear (Mittef) / \

0,35

0,3

0,25

Gawicht [g]
(-]
1Y)

o
—h
]

e
-

0,05

0,05

Zyklen [106]

Abbildung 72: Nettomasseveriust der vier ISO-Priifiiufe mit Mittelung
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Nettomasseverlust Wn [g]
0,1
0.08 ~~—Forblomat1  -s—Forblomat 2 //4
—=—Forblomat3  —Forblomat 4 ‘//VJ
0,06 —s—ForblomatW ~e—Mittet
0,04 =—Linear (Mitte!)

e
8

Gewicht [g]
(-]

MR | -
X
~._____—

0,1

Zyklen [106]

Abbildung 73: Nettomasseverlust der fiinf FORBIOMAT-Priifiiufe mit Mittelung
6.3.7 Analyse der UHMWPE-Inlay Oberflichen

Beispielhaft ist die Analyse der tribologisch beanspruchten Oberflichen der Gleitpaa-
rung FORBIOMAT 2 dargestellt. In Abbildung 74a ist sehr deutlich der Ubergang
zwischen der tribologisch unbeanspruchten Zone (rechter Bildteil, Drehriefen aus der
Fertigung sind noch sichtbar) und dem glattpolierten Bereich (engl. ,burnished*) zu
erkennen. Die Abbildung 74b veranschaulicht, daR bei der Keramik/lUHMWPE-
Paarung auch der abrasive Verschleil — vor allem in der Randzone — anzutreffen ist.
In Summe tiberwiegt jedoch deutlich das Verschlei3bild nach Abbildung 74c, wonach
sich Fibrillen quer zur Hauptbelastungsrichtung ausbilden (siehe Kapitel 4.2.1), die
bei multidirektionaler Beanspruchung herausgeltst werden und somit den partikula-
ren Abrieb bei der Keramik/lUHMWPE-Paarung ergeben.
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a) Ubergang zwischen der tribologisch beanspruchten Zone (linker, glatter Bereich) und der
unbeanspruchten Zone, erkennbar an den Drehriefen der Fertigung.

e 7 2 s s —w

b) abrasives VerschleiRgeschehen am Randbereich der Kontaktzone
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c) Ausbildung von Fibrillen in der Hauptkontaktzone

Abbildung 74: Tribologisch beanspruchte Oberfliche des UHMWPE-Inlays aus dem Priiflauf
FORBIOMAT 2

6.4 Auswertung der MeBergebnisse, Metall/X-PE

Fir den Vergleich der 28 mm X-PE/Metall-Paarung im E-SIM-Huftgelenksimulator mit
den in der Literatur beschriebenen Werten wurden zwei Proben des Produktes Dura-
sul®® ausgewshlt. Wie in der Tabelle 23 bezeichnet, ist Durasul aus dem Granulat
GUR 1050 gefertigt und mit 9,5 Mrad E-beam-Bestrahlung hochvernetzt. Durasul
|30)

wird ausschlieBlich mit geschmiedeten Kobaltbasislegierungskugeln (Metasul™) ver-

marktet.

% Durasul und Metasul sind eingetragene Markenzeichen der Firma Centerpulse Orthopedics Ldt a
Zimmer Company (Winterthur, Schweiz)
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a) Durasul-Inlay b) Metasul-Kugel

Abbildung 75: Die Durasul-Gleitpaarung besteht aus dem a) hochvernetzten X-PE-Inlay und b)
der Metallkugel (Metasul)

Auf Grund der spharischen AuRRenform des Inlays konnte auf die Verwendung von
Knochenzement zur Fixierung der Proben im Pfannenadapter verzichtet und ein In-
lay-Replika konstruiert werden. Die beiden X-PE Inlays mit 28 mm Durchmesser un-
terscheiden sich in ihren Aufendurchmessern und somit auch im Gewicht (so wog X-
PE1 ca. 37,7 g und X-PE 2 ca. 25,1 g)

Die experimentelle Untersuchung folgt wiederum den Vorgaben der I[SO-
Verifikationslaufe.
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6.4.1 Die experimentelle Untersuchung X-PE 1

Die MeRwerte des Priflaufes X-PE 1:

Tabelle 33: MeBwerttabelle des Priiflaufes X-PE 1 (alle Angaben in [g])

3768 5 - -

3767

37,67
37.67 {
3787 d

37.67 4

Gewicht [g]

37,66 4

ag = - 0,0002 g/10° Zykien

x Mio. Zyklen |Masse Wa, S, w, L+S
0 37,65870 0| 37,66809
0,5 37,66265| -0,0039| -0,00049 -0,0035| 37,66858
1 37,66528 | -0,0066| -0,00158]| -0,0050| 37,66967
1,5 37,66477 | -0,0061| -0,002445] -0,0036 | 37,670535
2 37,66656 | -0,0079| -0,00331]| -0,0045]| 37,6714
2.5 37,66703 | -0,0083 -0,0039( -0,0044| 37,67199
3 37,66750{ -0,0088| -0,00449| -0,0043! 37,67258
3,5 37,66742 | -0,0087 | -0,004645| -0,0041 | 37,672735
4 37,66730| 0,0086 -0,0048] -0,0038| 37,67289
4,5 37,66763| -0,0089| -0,00556| -0,0034| 37,67365
5 37,66795| -0,0092| -0,00632]| -0,0029| 37,67441
X-PE 1

k 0,004

1 o002

37,66

37,66 4

37,66 4

y = -0,0002x - 0,0031

——X-PE {
~a—L+S
—~Wn

=] jnear (Wn)

0,004

- -0.006

37,66

Zyxien (109

-0,008

Abbildung 76: Graphische Darstellung der MeBergebnisse des Priiflaufes X-PE 1 nach ISO

14242

Die Verschleirate a, des Durasul-inlays X-PE 1 betrégt demnach -0,2 mg/10°® Zy-

klen. Es ist somit ein Netto-Gewichtszugewinn zu verzeichnen (siehe Kapitel 4.2.1).



Experimentelle Verifikation mit dem E-SIM-Hiiftgelenksimulator 167
6.4.2 Die experimentelle Untersuchung X-PE 2
Die MeRwerte des Priiflaufes X-PE 2:
Tabelle 34: MeBwerttabelle des Priiflaufes X-PE 2 (alle Angaben in [g])
x Mio. Zyklen |Masse Wan S w, L+S
0 25,06999 0} 25,06205
0,5| 2506962| 0,0004| -0,00339! 0,0038| 25,06544
1 25,06889| 0,0011 -0,0051| 0,0062| 25,06715
1,5| 25,06775] 0,0022| -0,00621] 0,0085]| 25,06826
2| 25,06858| 0,0014! -0,00732| 0,0087| 25,06937
25 25,06924 | 0,0008| 0,007115] 0,0079| 25,06917
3| 2506951} 0,0005| -0,00681]| 0,0074} 25,06896
3,5] 2506861 0,0014! -0,00719{ 0,0086| 25,06924
4| 25,06770f 0,0023| -0,00747| 0,0098| 25,06952
45| 25,06440| 0,0056| -0,007705] 0,0133| 25,06976
5| 25,06109| 0,0089| -0,00794| 0,0168| 25,06999
XPE2
25,07 - - + 0,02
25,07 4
2507
25,07 + 0,015
2507 ag = 0,0024 g/10° Zykisn
E" 25,07 - o
E oo 2

¥ = 0,0024x + 0,0023

~o—X-PE 2
—a—-1+8
-0O~Wn

=—Lingar (Wn)

Zyxien {109

r 0,005

Abbildung 77: Graphische Darstellung der MeBergebnisse des Priiflaufes X-PE 2 nach ISO
14242

Die VerschleiBrate a; des Durasul-Inlays X-PE 2 betragt demnach 2,4 mg/1 0° Zyklen.
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6.4.3 Analyse der X-PE Inlay-Oberflichen

Die scharfe Abgrenzung der tribologisch beanspruchten Zone ist in Abbildung 78a
dargestellt. Die Drehriefen aus der Fertigung ,verschwinden“ im Bereich der glatt-
polierten tribologischen Zone. Jedoch weist dieser gegléattete Bereich, anders als bei
UHMWPE, eine makroskopisch matte Charakteristik auf, und beide Proben nahmen

nach Beednigung der tribologischen Untersuchungen eine gelbliche Farbe an.

Die Herkunft der in Abbildung 78c dargesteliten ,Erhebungen” konnte nicht geklart
werden. Eine energiedispersive Rontgenanalyse erbrachte keine ldentifikation eines

materialfremden Elements.

unbeanspruchten Zone, erkennbar an den Drehriefen der Fertigung.
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¢) VergréBerung der Abbildung b). Einebnung der Drehriefen

Abbildung 78: Ubersicht {iber die tribologischen Zone des X-PE Inlays 2
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6.5 Auswertung der MeRergebnisse, Keramik/Keramik

Eine 28-mm-Bicon-Plus®! Keramik/Keramik-Paarung der Firma Plus Endoprothetik
AG (Rotkreuz, Schweiz) wurde ebenfalls einer 5 Millionen Zyklen andauernden
VerschleiBuntersuchung nach 1SO 14242 unterzogen. Die Kugelkomponente besteht
aus dem im Kapitel 2.4.1 beschriebenen Material Biolox forte, wahrend die azetabu-
ldre Komponente in sog. Sandwich-Bauweise mit einem Inlay aus UHMWPE und
einem Keramik-Einsatz aus Biolox forte gefertigt ist (Abbildung 79). Die Inlay-
Komponente kann auf Grund der bi-konischen duleren Form durch eine kongruente
Probenkérperaufnahme im Adapter des Simulator fixiert werden.

Abbildung 79: Bicon-Plus*' Keramik/Keramik-Gleitpaarung der Firma Plus Endoprothetik

Die Prifspezifikation folgt den Angaben in Kapitel 6.2, wobei nur die Kugelkompo-
nente gravimetrisch untersucht wurde. (Bei der Aluminiumoxidkeramik ist keine Ge-
wichtszunahme auf Grund von Flussigkeitsaufnahme bzw. Diffusion von Proteinen in
das Kugelmaterial bekannt, weshalb der Literatur folgend auf eine Load/Soak-
Kontrolle verzichtet wurde.) Auf Grund der aber in der Literatur berichteten Hinweise
Giber Metall-Transfer vom metallischen Aufnahmekonus der femuralen Simulator-
komponente (Schaft) auf die Konusinnenseite der Keramikkugel [196,227] wurde be-

31 Bicon Plus ist eingetragenes Warenzeichen der Firma Plus Endoprothetik (Rotkreuz, Schweiz)
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sonderes Augenmerk auf diese Steckverbindung gelegt. Wahrend aller 10 Kugelent-
nahmen im Zuge der wochentlichen Reinigung zur gravimetrischen Kontrolle konnte
kein visueller Metallbelag auf dem Innenkonus der Kugel erkannt werden.

Neben der alle 500.000 Zyklen durchgefuhrten Gewichtsmessung wurde die Kera-
mikkugel nach 5 Mio. Zyklen auch dimensional vermessen. Die Ergebnisse der gra-
vimetrischen Messung sind der Tabelle 35 und der Abbildung 80 zu entnehmen. Der
kumulative Verschlei® nach 5 Mio. Zyklen betragt 1,89 mg. Die VerschleiRrate nach
ISO betragt 0,34 mg/10°. Dies entspricht bei einer Dichte von 3,98 mg/mm?® einem
volumetrischen Gesamtverschlei® von 0,47 mm® und einer Verschleifirate von
0,09 mm?/10° Zyklen.

Tabelle 35: MeRwerttabelle des Priiflaufes Keramik/Keramik (alle Angaben in [g])

x Mio. Zyklen |Masse Wan
0 32,89484

0,5 32,89507( -0,00023

1 32,89329| 0,00155
1,5 32,89328( 0,00156
2 32,89338| 0,00146
25 32,89338| 0,00146
3 32,89298| 0,00186
35 32,89310| 0,00174
4 32,89307] 0,00177
4.5 32,89315( 0,00169
5 32,89295( 0,00189
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Abbildung 80: Graphische Darstellung der MeBergebnisse des Priiflaufes Keramik/Keramik
nach ISO 14242

Die Vermessung der Keramikkugel nach 5 Mio. Zyklen liefert die Abriebkarte nach
Abbildung 81. Die griin gefarbten Bereiche stammen von organischen Ablagerungen
das Zwischenstoffes. Der aus den dimensionalen MefRergebnissen bestimmte maxi-
male lineare Abrieb betrdagt 3 um. Bei der Laufzeit von 5 Mio. Zyklen errechnet sich
die lineare Abriebrate demnach zu 0,6 pm/10¢ Zyklen. Der volumetrische Gesamt-
verschleil aus der dimensionalen Messung betréagt 0,55 mm?® (2,19 mg) und ergibt
eine Verschleilirate von 0,41 mm*10° (0,44 mg/1 06) Zyklen.
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Kugel
[T]von 3umbis -2pm
von -2 pm bis -1 ym
von -1pum bis O mn
von QOpm bis 1 pm
von 1um bis 2.m
von 2pm bis 3pm
von 3 pm bis 4 pm
ivon 4yum bis 5 pm
von 5yumbls 6 .m
von 6gum bis 7 m
von 7 um bis 8 pum
von 8 ym bs 9um
von 9gum bis 10 um
von 10 ym bis 11 ym
von 11 um bis 12 pm
von 12 ym bis 13 ym
von 13 ym bis 14 um
von 14 pm bis 15 pym
von 15 um bis 18 ym
von 16 pym bis 17 ym
von 17 ym bis 18 ym
von 18 pm bis 19 pm
von 19 ym bis 20 ym
von 20 ym bis 21 pm
.| von 21 um bis 22 pm
von 22 ym bis 23 ym
von 23 um bis 24 ym
=4 von 24 ym bis 25 ym
von 25 pm bis 26 um
von 26 um bis 27 ym

Abbildung 81: Vermessung der Keramikkugel nach 5 Mio. Zyklen

Die Kugeloberfldche erscheint nach 5 Millionen Zyklen wenig tribologisch bean-

sprucht. Eine rasterelektronenmikroskopische Analyse der Oberflache ergibt verein-

zelten Kornausbruch (engl. .grain pullout®) im Zentrum der Kontaktzone zwischen

Kugel und Inlay (Abbildung 82). Diese Defekte erreichen eine Gré3e von bis zu 2 pm

und liegen somit in der Groflenordnung der Korngréf3e der modernen Aluminium-

oxidkeramik. Abrasiver Verschleifl — in Form einer durch Kratzspuren beanspruchten

Oberflache und Drittkérperverschleifd — konnte nicht nachgewiesen werden.
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i % 2

c) Detail des Kornausbruches (16.000 fach)

Abbildung 82: Kugeloberfliche der Keramik/Keramik-Paarung Biolox forte nach § Mio. Zyklen
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7 Diskussion

Die Analyse der Vergleichbarkeit von tribologischen Daten des in-vivo und in-vitro
Verhaltens von Gleitpaarungen in der Huftendoprothetik umfalt — wie in den voran-
gestellten Kapiteln dargestellt — die Bereiche der Werkstoffwahl, die kinetischen und
kinematischen Unterschiede zwischen der VerschleiBprifung im Prifstand (in-vitro)
und der aus der klinischen Praxis (in-vivo) gewonnenen Daten, aber auch den direk-
ten Vergleich zwischen den Ergebnissen aus den experimentellen tribologischen Un-
tersuchungen unter Verwendung verschiedener Tribometer-Konzepte und nicht zu-
letzt der Validierung der diesbeztiglichen Norm ISO 14242 [97]. Dartber hinaus muf}
aber auch ins Kalkil gezogen werden, dal® ein komplexes biomechanisch-
biologisches System, wie das menschliche Huftgelenk, nur durch stark vereinfachte
Modellierungen angenahert werden kann und jegliche biologische Komponente im
Sinne von Werkstoffvertraglichkeiten bei der tribologischen Abriebevaluierung auler
Acht gelassen werden mufR. Dennoch wird auf Basis der nicht unbetrachtlichen An-
zahl von zitierten tribologischen Kennwerten der Versuch unternommen, einen Trend
in der Zuordenbarkeit von EinfluBparametern zu finden. Die Interpretation und Zu-
sammenfassung der Ergebnisse basiert auf einer Zuordnung, die der Verfasser wah-
rend seiner mehrjahrigen Befassung mit dem Thema, aber auch nicht zuletzt durch
das Zusammenstellen der Ergebnisse in dieser Arbeit gewonnen hat. Eine fundierte
statistische Analyse ist auf Grund der Vielzahl von divergierenden Prifprotokollen
bzw. meftechnischen Erfassungen von klinischen Daten auszuschlieBen und wird

demnach nicht verfolgt.

Dariuiber hinaus ist der Einflu der Zeitraffer-Effekte durch den labortechnischen An-
satz einer tribologischen Dauerbelastung, die im krassen Miverhaltnis zur tatséchli-
chen in-vivo Situation steht, zu hinterfragen. Die Bewertung tribologischer Abriebtests
durch alternative Protokolle (wie ,microseparation* und ,intermittend motion®) ist auf
die Beschreibung von Einzelfallen beschrankt und konzentriert sich auf die sog. al-
ternativen Gleitpaarungen, wie Keramik/Keramik, X-PE oder Metall/Metall, da die bis
dato vorliegenden in-vivo VerschleiRergebnisse nur an einer geringen und inkohéren-
ten Ergebnislage gemessen werden kénnen. De facto wird von allen in diesem Be-
reich tatigen Labors versucht, Parametrisierungen der Prifprotokolle zu finden, die
eine ,in-vivo gerechtere® Prufung zulassen.
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7.1 Der Vergleich von Abriebwerten in-vivolin-vitro

7.1.1 UHMWPE/Keramik bzw. UHMWPE/Metall

Die grofte ,Datenmenge” fur einen direkten Vergleich zwischen den klinisch gewon-
nenen Abriebwerten und jenen aus der Simulation mit Prufstanden bieten die
UHMWPE/Metall- bzw. UHMWPE/Keramik-Paarungen. Die im Kapitel 5.5 zusam-
mengefafite Tabelle und die Bewertung der Abriebergebnisse sollen im folgenden

kritisch analysiert werden.

Es zeigt sich ein recht deutlicher Unterschied zwischen den aus in-vivo Untersu-
chungen gewonnenen, gemittelten Abriebwerten bei 28 mm Durchmesser
UHMWPE/Metall-Paarungen mit 72,1 mm3Jahr und den ,zu niedrig ansetzen-
den“ Simulatorwerten mit 31,8 mm?3/Jahr fur die OBM-Simulatoren und 59,5 mm?/Jahr
fur die AMTI-Simulatoren. Fur die 32 mm Durchmesser UHMWPE/Metall-Paarung
liegen leider keine klinischen Ergebnisse vor, weshalb nur auf die Daten der OBM-
(64,75 mm3Jahr) und AMTI-Simulatoren (21,19 mm?/Jahr) zurlckgegriffen werden
kann. Anders stellt sich das Bild far die 32 mm UHMWPE/Keramik-Paarung dar. Hier
liegen drei klinisch gewonnene Werte vor: 28 mm?3Jahr, 56,3 mm?®Jahr und
72,38 mm?3/Jahr. Verglichen mit den zusammengefalten Werten der OBM-
Simulatoren (32,41 mm?3Jahr) muf3 auch hier im Schnitt eine ,Unterbietung® der klini-
schen Werte durch die im Simulator gewonnenen GréRen hingenommen werden. Far
die Zusammenfassung aller Simulatorwerte der 32 mm UHMWPE-Paarung ergibt
sich ein Zahlenwert von 53,04 mm*Jahr (mit dem minimalen Verschlei® von
3,01 mm?3/Jahr bei Verwendung von 100 % Serum als Zwischenstoff und dem Maxi-
mum von 270 mm?/Jahr durch Zugabe von Drittkérpern (Knochenzement) in den

Zwischenstoff).

Verglichen mit den Ergebnissen des E-SIM-Huftgelenksimulator nach I1ISO 14242 be-
tragt die mittlere Abriebrate dort 44 mm?3/Jahr - sie liegt also knapp unter dem Mittel
der klinisch ausgewerteten Daten von 52,23 mm?3/Jahr, die sich aus Mittelung der drei
o.a. Werte ergeben. Hingegen ,verfehlen* die Abriebwerte aus der FORBIOMAT-
Serie mit dem E-SIM-Huftgelenksimulator die ,Zielvorgaben® der klinischen Abriebra-
ten mit 23,12 mm3/Jahr recht deutlich. Einen Erkldrungsansatz kénnte die Tatsache
liefern, da durch die Anderung der Druckkurve der Lastgleitweg (siehe Kapitel 3.7)
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von 30,35 Nm auf 26,3 Nm gesenkt wird und somit das Niveau der tribologischen
Beanspruchung verringert wird.

7.1.2 X-PE

Fur die Beurteilung des tribologischen Verhaltens von X-PE liegen auf Grund der re-
lativ jungen ,Geschichte” dieses Materials (seit ca. 1999) nur sehr wenige klinische
Daten vor. Daruber hinaus divergieren die klinisch ermittelten Daten betrachtlich, was
einerseits auf die an sich sehr geringen Verschleilkraten dieses Materials und ande-
rerseits auf die nicht standardisierten radiologischen Memethoden zur in-vivo Ver-
schleilBbestimmung zurtckzufuhren sein darfte. So publizieren zwei Autoren fir ein
und dasselbe Produkt klinische Abriebraten von 12 pym/Jahr [157] bzw. 94 pym/Jahr
[138]. Eine Erklarung fur derart divergierende Gréfenangaben kénnte, neben den
bereits erwdhnten moglichen Unterschieden in der angewandten MeRmethode, auch
in der Tatsache der Berucksichtigung des KaltflieRverhaltens des Materials liegen,
obwohl in diesen zitierten Arbeiten kein Hinweis darauf zu finden ist.

Die relativ hohen ,VerschleiBwerte eines anderen X-PE-Produktes in einer klini-
schen Studie werden von den Autoren [58] durch eine von ihnen selbst zitierte reine
in-vitro Belastungsstudie relativiert. So ,reduzieren“ Digas et al. die lineare Ver-
schleiBrate von 110 um/Jahr auf 10 ym/Jahr durch das Vorlegen einer Studie zur
Penetration der Kugel in das X-PE Inlay auf Grund der KaltflieReigenschaften des X-
PE. Diesem Produkt, das als ,Vorreiter*-Produkt der X-PE Materialgruppe gilt, wurde
seit seiner ersten Ankindigung im Jahr 1998 ein nicht meRbarer Verschlei3 (durch
die Herstellerfirma) zugesprochen. Seither wurden auch von anderen Priflabors, de-
ren Unabhangigkeit vom Hersteller nicht bewertet werden kann, dieses Verschleil3-
verhalten attestiert. Dariber hinaus werden fir dieses Produkt auch immer wieder
,negative” Verschleifiraten publiziert, die natirlich keineswegs auf einen Materialzu-
gewinn zurlickzufihren sind, sondern, wie im Kapitel 2.2 dargelegt, auf die Eigen-
schaften der Proteine und anderer biologischer Stoffe zurlickzufiihren sind, in das
Bulk-Material zu diffundieren, was aber von vielen Autoren nicht naher kommentiert

wird.
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Es ist dem Verfasser der vorliegenden Arbeit ein Anliegen, eben dieses X-PE-
Material im Vergleich zu den publizierten Daten und den Verifikationsldaufen mit der
Paarung UHMWPE/Keramik zu untersuchen. Mit den beiden zur Verfugung stehen-
den Proben wurden die volumetrischen VerschleiRraten -0,22 mm®/Jahr und
2,58 mm3/Jahr festgestellt, also einerseits ein Nettomassenzugewinn und anderer-
seits eine den durch Fremdstoffaufnahme induzierten Massenzugewinn tbertreffen-
de Abriebmenge von 2,4 mg/Jahr (entsprechend der VerschleiRrate von
2,58 mm?/Jahr bei einer Dichte von 0,93 mg/mm3).

Wie im Kapitel 4.6.4 dargelegt, sollte die VerschleiBBvalidierung aus der linearen Pe-
netration (siehe Abbildung 41) auf die Hart/Hart-Paarungen (Keramik/Keramik, Me-
tall/Metall), aber auch auf X-PE auf Grund der geringen Abriebmengen und der un-
genugenden VerschleiBvolumenmodelle fur kleine Abriebmengen nicht angewandt
werden. Dies erschwert aber einen direkten Vergleich der oben geschriebenen Klini-
schen Daten mit jenen aus dem E-SIM-Huftgelenksimulator. Eine diesbezlgliche
Auswertung des im E-SIM-Huftgelenksimulator erzielten Verschleilwertes von
2,58 mm?3Jahr erbrachte nach der linearen Penetrationsmodelirechnung 4 um, kann

aber keinesfalls als validiertes Ergebnis herangezogen werden.
7.1.3 Metall/Metall

Die Bedeutung der modernen Metall/Metall-Paarungen ist eng mit der Entwicklung
der ersten Metall/Metall-Paarung der 2. Generation (Metasul®®) ca. 1986 verbunden.
So basieren die fruhen Simulatorergebnisse zum Teil auf den Entwicklungsstudien
des Herstellers, in denen der karbidhaltigen Kobaltbasis-Schmiedelegierung der Vor-
zug gegenuber der karbidfreien Legierung gegeben wurde [214,215,236]. Klinisch-
radiologische VerschleiBmessungen von Metali/Metall-Paarungen sind in der Litera-
tur nicht bekannt. Es fuRen die in-vivo gemessenen Abriebraten einzig auf den durch
Revisionsoperationen und Autopsien gewonnenen Vermessungen von Gleitpaa-
rungskomponenten. Dem metallurgischen Grundsatz, dal die karbid-besetzten Ko-
baltbasis-Legierungen zwar bessere abrasive Eigenschaften, allerdings bei einer
Verringerung der Korrosionsbestandigkeit, besitzen, wird in den zitierten Simulator-
studien aus dem Kapitel 5.3 kaum widersprochen. Dem stehen die eigenen Untersu-
chungen des tribologischen Verhaltens einer in-vivo verwendeten karbidfreien Me-
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tall/Metall-Paarung entgegen, deren Verschleil3raten sich nicht von jenem der karbid-
héltigen Metall/Metall-Paarung — sowohl in Simulatorstudien als auch in-vivo — unter-
scheidet [175].

Allgemein hat sich aber auch nach der vorliegenden Literatur die Meinung verfestigt,
daR die Schmiedelegierungen den GuRlegierungen in punkto Abriebfestigkeit tberle-
gen sind [49,205,215,244].

7.1.4 Keramik/Keramik

Auch der Vergleich der Keramik/Keramik-Paarungen ist durch die Dominanz eines
Herstellers gepragt. So sind dem Autor Angaben zur quantitativen Verschlei3festig-
keit von modernen Keramik/Keramik-Paarungen in-vitro fast ausschlieRlich Arbeiten
unter Beteiligung dieses Herstellers bekannt. Andererseits sind durch die meftech-
nisch kaum aufiésbare, geringe VerschleiBmenge in-vivo nur sehr wenige klinische
Daten verfugbar. Darlber hinaus ist das Schadensbild dieser Gleitpaarungsart weni-
ger auf die tribologische Wertigkeit orientiert, als vielmehr auf eine materialinharente
Versagensursache, dem Gewaltbruch, der auf eine momentane Materialiberbean-
spruchung, z.B. durch einen Fremdkoérper oder einen Sturz, zurickgefuhrt ist.

Der mit 0,11 mm?3/Jahr bewertete Abrieb im E-SIM-Huftgelenksimulator liegt wesent-
lich héher als die mit den OBM-Simulatoren publizierten Werte von 0,027, 0,033 und
0,01 mm?3Jahr, aber unter jenen Werten, die durch die sog. ,microseparation” (siehe
Kapitel 5.2) im Mittel mit 0,702 mm?3/Jahr erzieit werden. Die einzige klinische Publi-
kation, die zum VerschleiBverhalten von modernen Keramik/Keramik-Paarungen in-
vivo herangezogen werden kann, ist die Arbeit von Badorf et al. [14], der auf Grund
von radiologischen Ergebnissen einer modernen Keramik/Keramik-Paarung (leider
ohne Nennung der Implantatgréf3e) eine jahrliche maximale, lineare Verschleiflrate
von 1 uym/Jahr zuschreibt. Die nach den 5 Mio. Zyklen des ISO-Priflaufs im E-SIM-
Huftgelenksimulator durchgefiihrte Vermessung der Kugeloberflache ergibt eine ma-
ximale, lineare Abriebrate von 0,6 pym/Jahr, liegt also knapp tber der Halfte des von
Badorf et al. angegebenen Wertes fir die Gesamtpaarung (bestehend aus Kugel und

Inlay).
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7.2 Die Bewertung der VerschleiBmechanismen

7.2.1 UHMWRPE in-vivolin-vitro

Das dominierende adhésive VerschleiBverhalten wird bei praktisch allen publizierten
UHMWPE/Keramik oder UHMWPE/Metall Simulatorstudien hervorgehoben. In weni-
gen Fallen werden andere priméare VerschleiBursachen, wie Delamination oder Er-
mudung, genannt, wobei diesen Fallen meist eine bedeutende Verdnderung der
Praflaufparameter, wie Prufung mit dem Zwischenstoff Wasser (statt Kalberserum),
reziproke Belastung (statt multiaxiale Kinematik) oder Gberhéhte Strahlungsintensitét
beim Herstellungsprozel3, zugeschrieben werden kann. So wird makroskopisch,
Ubereinstimmend bei allen UHMWPE-Simulatorprifungen, eine helle, glanzende tri-
bologisch beanspruchte Zone beschrieben, deren flichenhafte Ausbreitung unter-
schiedliche Ausmal}e annehmen kann.

Die durch die Kinematik der OBM-Simulatoren vorgegebene Bahnkurve des fiktiven
Kraftdurchstof3punktes beschreibt eine Kreisbahn entlang der Inlayoberflache (siehe
Kapitel 3.6.5). Folglich entspricht die tribologisch beanspruchte Zone bei UHMWPE-
Inlays, die in diesem Simulatortyp (OBM-Simulatoren) getestet werden, auch tatsach-
lich einem kreissymmetrischen Band an der Inlayoberfliche. Sehr deutlich unter-
scheiden sich in diesem Punkt die in-vivo gewonnenen Inlays, die eine Vorzugsrich-
tung der Penetration der Kugel in das Material aufweisen (siehe Kapitel 4.6.4). Eben-
so unterscheiden sich rein makroskopisch die Verschleibilder von in-vivo gewonne-
nen oder mit den Leeds- oder AMTI-Prifstdnden tribologisch beanspruchten
UHMWPE-Inlays von jenen, die aus OBM-Simulatoren stammen.

Im Vergleich dazu liefert der in der Kinematik dem Standard 1SO 14242 folgende E-
SIM-Huftgelenksimulator in anschaulicher Weise (siehe Kapitel 6.3.3) ebenfalls eine
Penetration der Kugel in das UHMWPE Inlay, wie sie auch in-vivo zu erkennen ist.
Eine dem [SO Standard immanente Eigenschaft ist die Auspragung zweier lokaler
Penetrationszentren (wie sie in den Abbildungen 54 — 65 des referenzierten Kapitels
zu erkennen sind), die an jeden Stellen zu finden sind, an denen sich im zeitlichen
Verlauf die beiden Kraftmaxima der Druckkurve befinden. Diese Feststellung wird
auch von Kaddick und Wimmer [113] gemacht und findet ihre ,in-vivo Relevanz" un-
ter anderem in der Arbeit von Yamaguchi et al. [249], deren Bedeutung nach Ansicht
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des Autors der vorliegenden Arbeit unterschatzt wird. So sind dem Verfasser eben-
falls Revisionsobjekte von UHMWPE/Metall-Paarungen bekannt, die eine mit freiem
Auge sichtbare zweifache Penetration des UHMWHP-Inlays, &hnlich der o.a. Dia-
grammfolge, aufweisen.

7.2.2 X-PE in-vivolin-vitro

Wie im Kapitel 6.4.3 aufgezeigt und im Kapitel 2.2 naher beschrieben, weisen die
beiden X-PE-Proben aus dem E-SIM-Huftgelenksimulator dieselben makroskopi-
schen Charakteristika wie in-vivo gewonnene X-PE Inlays auf. Der primar als tribolo-
gische Zone erkennbare Bereich ist zwar frei von den aus der Fertigung stammenden
Drehriefen, jedoch weist gerade dieser Bereich eine im Vergleich zu konventionellem
UHMWPE wesentlich mattere Oberflache auf. Dartuber hinaus nimmt die gesamte X-
PE-Probe, auch die tribologisch beanspruchte Zone, eine deutlich gelb-braune Farbe
an, die zwar in der Literatur nicht beschrieben ist, jedoch — wie aus einem personli-
chen Gesprach mit dem Leiter der tribologischen Abteilung eines Herstellers hervor-
geht — fur in-vivo Proben typisch erscheint [184]. Dem Verfasser der vorliegenden
Arbeit standen leider keine technischen Mittel zur Verfligung, die X-PE Proben defi-
niert an den Schmelzpunkt des Granulats zu erwarmen, um auf diese Weise den sog.

.memory effect’, wie er im Kapitel 2.2 beschrieben ist, zu verifizieren.

7.2.3 Metall/Metall in-vivo/in-vitro

Im Zuge der durchgefuhrten Projekte zur vorliegenden Arbeit wurde fur die Me-
tall/Metall-Paarung in 1% jahriger Arbeit eine Studie zum tribologischen Verhalten
von 22 Metall/Metall-Paarungen 2. Generation durchgefuhrt und publiziert [175]. Die
untersuchte, als karbidfrei geltende Schmiedlegierung zeigt ein besonders feines,
abrasives VerschleiRbild mit Kratztiefen von <2 ym und unterscheidet sich von den
karbidhaltigen Schmiedelegierungen u.a. dadurch, daf keinerlei Anzeichen von
korrosivem Angriff, wie dieser durch verschiedene Autoren [48,183,182] als ,micro-pit
areas" des karbidhaltigen Materials beschrieben wird, identifiziert werden kann.

Die tribologischen Auswirkungen der erwahnten Karbidausbildung werden zum Teil
widersprichlich beurteilt. Einerseits erfauben karbidfreie Legierungen eine Optimie-



Diskussion 183

rung der Oberflachenstruktur und somit einer Verbesserung der Schmierstoffausbil-
dung zwischen Grund- und Gegenkérper [199], andererseits wird den karbidhaltigen
Kobalt-Basislegierungen eine bessere Verschleildfestigkeit (bei Abnahme der Korro-
sionsbestandigkeit) nachgesagt [150). Es Uberwiegen zwar die Literaturangaben,
wonach die HC-Schmiedelegierungen eine bessere VerschleiRfestigkeit gegenuber
den LC-Schmiedelegierungen aufweist [49,205,215]), jedoch darf das Phanomen der
selektiven Korrosion an chromverarmten Bereichen um die Karbide herum nicht un-
terschatzt werden [121,183,233].

Sowoh! den Simulatorstudien als auch den Berichten von in-vivo gewonnenen Me-
tall/Metall-Paarungen ist die Beschreibung einer organischen Schicht am Rande der
primaren VerschleiRzone gemein. Eine Quantifizierung der Dicke dieser Schicht fuldt
meist auf der Uberlegung, wonach die fir eine Lichtbeugung in Regenbogenfarben
notwendige Schichtdicke bei einigen nm liegen muf} [244]. Autoren wie McKellop et
al. quantifizieren diese Schichtdicken aber auch mit einigen ym [142]. Basiselement
dieser Schichten sind die Elemente Kohlenstoff und Phosphor, die mit der Oxid-
schicht der Metallegierung eine tribo-chemische Verbindungen eingehen und nach
Wimmer at al. [244] als fester Zwischenstoff eine tribologische Rolle zwischen den

artikulierenden Oberflachen Ubernehmen kénnen.

Die Benutzer von OBM-Simulatoren sehen eine Mdglichkeit zur Reduktion dieser
Schichten durch Zugabe von EDTA (Athylendiamintetraessigsaure, engl. ,ethylene
diamine tetraacetic acid”) oder Natriumacetat (engl. ,sodium acetate“), das eine Ver-
minderung der Denaturierung des Kéalberserums zur Folge haben soll. Diese Praxis
wird nicht von allen Labors geteilt bzw. in deren Prufprotokollen erwahnt. Eigene,
nicht quantitativ ausgewertete Tests von Drittkérperverschiei? mit Metall/Metall-
Paarungen im E-SIM-Huftgelenksimulator ohne Zusatz von EDTA oder Natriumace-
tat haben ein sehr moderates Erscheinen derartiger Schichten ergeben, die sich mit
der Schichtbildung in-vivo vergleichen 1aRt (Abbildung 83).
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b) Schichtbildung: in-vivo

Abbildung 83: organische Schichtbildung bei LC Metall/Metall-Paarungen an der Kugeloberfla-
che a) im E-SIM-Hiiftgelenksimulator b) in-vivo
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Die starke Kontrastbildung der kohlenstoffhéitigen, organischen (dunkleren) Schich-
ten im Rasterelektronenmikroskop ist einerseits auf die Reaktion des Kohlenstoffs
auf den Elektronenbeschuf und andererseits auf die unterschiedlichen Atomgewich-
te der CoCrMo-Legierung und der organischen Kohlenstoff-Phosphorverbindungen

zurickzufihren.

Ein Hinweis auf das vermehrte Auftreten dieser Schichten in OBM-Simulatoren kénn-
te auch in der Tatsache liegen, daR, wie im Kapitel 3.7.6 beschrieben, OBM-
Simulatoren einen Lastgleitweg von 40,1 Nm aufweisen, wahrend der Lastgleitweg
eines im Ganganalyselabor gemessenen Huftendoprothesentragers 30,6 Nm, der
Lastgleitweg des Mittel aus 90 ,gesunden Patienten* 25,5 Nm, des AMTI Simulator
18,6 Nm, des E-SIM 30,35 Nm und des ISO 14242-Standards 29,99 Nm betragt.
Somit wird bei den Tests mit den OBM-Simulatoren eine wesentlich héhere Reib-
energie in das tribologische System eingebracht, was sich nicht nur in Form von Er-
warmung sondern auch als Ausléser einer tribo-chemischen Veranderung bemerkbar

machen kdnnte.

7.2.4 Keramik/Keramik in-vivolin-vitro

Der ,gute Ruf‘ der Keramik/Keramik-Paarungen stammt zum tUberwiegenden Teil von
den hervorragenden tribologischen Eigenschaften, die in-vitro festgestellt wurden.
Vor allem den modernen Keramik/Keramik-Paarungen wurde in einigen Veréffent-
lichungen attestiert, dall kein mef3barer Verschleil® vorliegt [148,156,195]. Aus diesen
Grunden wurde einerseits nach alternativen Memethoden (z.B. dimensionale Ver-
schleiBmessung, radioaktive Markierung [72], etc.) und andererseits nach strengeren
Prufbedingungen gesucht, da der zwar geringe, aber aus den Explantaten visuell
erkennbare Verschleil simuliert werden solite [155,156,220). Dies fihrte zu den be-
reits erwahnten Veranderungen des Priflaufprotokolls durch Einfuhren einer Mikro-
separation bei jedem Gangzyklus, um mit der dadurch auftretenden stoRartigen bzw.
pulsierenden Belastung héhere Abriebwerte zu erzielen.

Die wenigen Arbeiten, die sich mit der Phdnomenologie der Abriebeigenschaften von
Keramik/Keramik-Paarungen in-vivo beschéftigen, haben zumeist Einzelfallcharakter
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[66,243) oder beschaftigen sich mit einer seit 1994 nicht mehr implantierten Alumini-
umoxid-Keramik, wodurch kein systematischer Vergleich zwischen den modernen
Keramik/Keramik-Paarungen aus der Simulation und den — kaum vorhandenen - in-

vivo Daten gewonnen werden kann.
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8 SchluBfolgerungen

Der quantitative und qualitative Vergleich der tribologischen Situation von in-vitro und
in-vivo Paarungen der Huftendoprothetik zeigt ein heterogenes, durch eine grofle
Anzahl von Einzelparametern bestimmtes Bild. Trotz aller Diversitdten lassen sich
Trends fur die vier verwendeten Materialien (UHMWPE, cross-linked UHMWPE (X-
PE), Kobaltbasislegierungen, Biokeramiken) herausarbeiten, wonach die Uber-
deckungen und Abweichungen der in-vitro-Testung von der in-vivo-Situation in den
vorangegangenen Kapiteln dargelegt wurden. So ist zu erwarten, da® durch die Ein-
fuhrung des I1SO-Standards 14242 eine Richtung bei der experimentellen Ver-
schleiRbeurteilung von endoprothetischen Gleitpaarungsmaterialien eingeschlagen
wird, die eine starkere Fokussierung auf physiologische Gegebenheiten beriicksich-
tigt und diesbezuglich auch EinfluR auf die konstruktive Gestaltung zukinftiger Simu-
latoren haben wird. Trotz der durch die Norm gewéhrten Spielrdume im Prafprotokoll,
die durchaus gravierende Einflusse auf das Ergebnis von Abriebtests nach sich zie-
hen, kann durch den Austausch von Erfahrungen und Veréffentlichung von Prifer-
gebnissen eine Verbesserung der Momentansituation in Hinblick auf die Vergleich-
barkeit der Resultate erreicht werden.

Der im Abschnitt ,Kinematik und Kinetik angesprochene Lastgleitweg (Kapitel 3.7)
kann als systemspezifischer Kennwert fur den Vergleich zwischen Huiftsimulatoren
auf Grund der Bandbreite der ermittelten Auswertungen zum Vergleich zwischen den
Systemen herangezogen werden. Hingegen erweist sich der VerschleilBkoeffizient
(Kapitel 3.4) bei kritischer Betrachtung der Ergebnisse als primar materialabhangige
SystemkenngréRe nur eingeschrankt aussagegraftig, da die Abhangigkeit von unbe-
ricksichtigten Parametern (wie z.B. die Bewegungsgeschwindigkeit, die Temperatur
oder der Zwischenstoff, etc.) fur das tribologische Ergebnis eine grélere Rolle spielt,

als bislang angenommen.

Der in der vorliegenden Arbeit nach den Vorgaben des ISO-Standards entwickelte
E-SIM-Huftgelenksimulator erweist seine Tauglichkeit zur Reproduktion sowohl von
quantitativen als auch qualitativen Merkmalen der Verschleilpaarung UHMWPE/
Keramik gegeniber den in-vivo gewonnenen tribologischen Erkenntnissen. Darlber
hinaus zeigen die fur die X-PE- und Keramik/Keramik-Paarungen durchgefiihrten

experimentellen Untersuchungen ebenfalls mit der in-vivo Situation vergleichbare
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Resultate. Diese Ergebnisse sind insofern von weitreichender Bedeutung, als daraus
nicht nur eine Validierung des E-SIM-Hiftgelenksimulators abgeleitet wird, sondern
auch eine Bestandsaufnahme der durch den neuen ISO-Standard erzielbaren Er-

gebnisse vorgenommen werden kann.

Zwei deutlich identifizierte Unzulanglichkeiten des ISO-Standards 14242 seien zum
Schiuf® noch erwahnt. Einerseits legt der Standard den dargestellten Bewegungen
kein Koordinatensystem zu Grunde — darauf wurde im Kapitel 3.1 naher eingegan-
gen —, woraus sich verschiedene Interpretationen der Kurvenverlaufe ableiten lieRen,
denen allerdings keine physiologische Bedeutung beigemessen werden kénnte. An-
dererseits wird die Tatsache des sog. EinlaufverschleiRes vor allem bei den
Hart/Hart-Paarungen ,ignoriert* bzw. dessen Darstellung durch die vorgeschriebene
Auswertungsmethode im Teil 2 des Standards [98] unterbunden.
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