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1. Einleitung 

Die Implantation eines künstlichen Hüftgelenks wird als eine der erfolgreichsten 

Operation des letzten Jahrhunderts bezeichnet (Learmonth, Young, and Rorabeck 

2007). Sie ist zwar mit einer durchschnittlichen 10-Jahres-Revisionsrate von 5% 

außerordentlich erfolgreich für Patienten zwischen 65 – 79 Jahren, bei jüngeren 

Patienten (30 – 39 Jahren) liegt die Revisionsrate jedoch bis zu dreifach höher (Lee E. 

Bayliss et al. 2017a; Garellick et al. 2011; Kuijpers et al. 2020; Sean S. Rajaee et al. 

2018; Swedish Hip Arthroplasty Register 2019a; United Kingdom National Joint 

Registry 2019a). Als primärer Grund für diese erhöhten Versagensraten werden 

insbesondere deren höheren Aktivitätslevel diskutiert (Gandhi et al. 2010; Johnsen 

2006; Koenen et al. 2014; C. A. Mancuso et al. 2009; Scott et al. 2012; Wright, Rudicel, 

and Feinstein 1994). Unterschiedliche Studien zeigten bereits, dass die heutigen 

Patienten deutlich aktiver sind als typische Patienten, die in den 1980er bis 1990er 

Jahren mit einem Gelenkersatz versorgt wurden (Bohannon 2007; Hoorntje et al. 2018; 

Naal et al. 2007; Schmidutz et al. 2012). Sie kehren postoperativ häufiger und auch 

früher an den Arbeitsplatz zurück, sind im Alltag aktiver und treiben wieder bzw. auch 

häufiger Sport (Abe et al. 2014; Bonnin et al. 2018; Lefevre et al. 2013). Ihr Anspruch 

den gewohnten Freizeitsport beizubehalten bzw. die Aufnahme neuer sportlicher 

Aktivitäten, spielt für die individuelle Lebensqualität dieser Patienten eine immer 

größer werdende Rolle (B. W. L. Healy et al. 2008; Koenen et al. 2014; C. A. Mancuso 

et al. 2009; Wright et al. 1994). Sie haben somit deutlich höhere Erwartungen an die 

Belastbarkeit und das langfristige Überleben ihres Gelenkersatzes (Cutler, Deaton, 

and Lleras-Muney 2006; Gandhi et al. 2010; Roser 2019; Scott et al. 2012). 

Infolgedessen steigen auch die biomechanischen Belastungen, aber auch die damit 

einhergehende in vivo wirkende Gelenkreibung. Demgegenüber sind die in vivo 

wirkenden Gelenkbelastungen und die daraus resultierenden Reibbelastungen im 

Gelenkersatz, insbesondere bei höher belastenden und sportlichen Aktivitäten, völlig 

unbekannt und somit ein potentieller Risikofaktor für die Lebensdauer und 

mechanische Stabilität des Gelenkersatzes. Nach Bayliss (2017). beträgt das 

berechnete Revisionsrisiko für Patienten mit einem Alter von im Mittel 60 Jahren bei 

der Primäroperation bis zu 35 % (Lee E Bayliss et al. 2017), wohingegen noch jüngere 

Patienten ein deutlich höheres Revisionsrisiko aufweisen (Lübbeke et al. 2007). 

Patienten, welche jedoch bei der Primärimplantation 70 Jahre oder älter waren, haben 
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hingegen ein deutlich geringes Risiko von nur 1-6 %, sich nochmals einer 

Revisionsoperation unterziehen lassen zu müssen (Lee E Bayliss et al. 2017).  

Ungeachtet dessen bleiben die Revisionszahlen trotz erheblicher Verbesserungen auf 

dem Gebiet der Endoprothetik, insbesondere aufgrund von Abrieb und aseptischer 

Lockerung auf bemerkenswert konstant hohem Niveau (Urjit Chatterji et al. 2004; Huch 

et al. 2005) und haben während der letzten zwei Dekaden zu keiner signifikanten 

Verringerung der Revisionsraten geführt. Die Lebensdauer und Standfestigkeiten vor 

allem der acetabulären Komponenten stellen hierbei immer noch ein signifikantes 

klinisches Problem dar. So zeigen Analysen des schwedischen Prothesenregisters, 

dass bei bis zu 70% aller Primär-Revisionen und bei bis zu 48% aller multiplen 

Revisionen nur das Inlay oder nur Inlay und Pfanne gewechselt werden mussten 

(Garllik et al. 2012). Offensichtlich ist somit die in vivo auftretende Reibung nach wie 

vor der Hauptrisikofaktor für den Gelenkflächen-Abrieb und Lockerung und damit für 

das langfristige ‚Überleben‘ des Gelenkersatzes (Australian Orthopaedic Association 

National Joint Replacement Registry (AOANJRR) 2019; Bergen 2019; CJRR 2008; 

Grimberg et al. 2020; Leif I Havelin et al. 2009; Huch et al. 2005; NJR Editorial Board 

NJRSC 2019).  

Wenn Faktoren wie das individuelle Aktivitätsniveau, die Arbeitsjahre nach der 

Operation und die individuelle Lebenserwartung weiter zunehmen, ist zu erwarten, 

dass das individuelle Lebenszeitrisiko für eine notwendige Revisionsoperation bei 

jüngeren Patienten sogar noch weiter zunimmt und so die absolute Zahl von Gelenk-

Revisionen deutlich ansteigen wird. Speziell der in vivo auftretenden 

Gleitflächenverschleiß an Inlay und/oder Pfanne, und die damit verbundene 

aseptische Prothesenlockerung ist immer noch ein ungelöstes Problem in der Hüft-

Endoprothetik (Australian Orthopaedic Association National Joint Replacement 

Registry (AOANJRR) 2019; Bergen 2010, 2019; CJRR 2008; Grimberg et al. 2020; L. 

I. Havelin et al. 2009; NJR Editorial Board NJRSC 2019). Zur Minimierung dieses 

Verschleißproblems bedarf es umfangreicher Materialforschung. Hierzu werden 

wiederum realistische Belastungsdaten in Form der in vivo wirkenden 

Gelenkbelastung und Gelenkreibung bei alltäglichen, aber insbesondere auch bei 

höher belastenden Aktivitäten für analytische als auch experimentelle Studien 

benötigt. Obwohl die Gelenkreibung als ein wesentlicher Risikofaktor für die Standzeit 
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einer Hüftendoprothese bekannt ist, ist erstaunlich wenig über die tatsächlich in vivo 

auftretende Reibung und deren in vivo vorherrschenden Einflussparameter bekannt. 

Reibung 

Die Reibung wird in der Tribologie als Teilgebiet der Mechanik beschrieben als eine 

Wechselwirkung zwischen zwei sich berührenden Kontaktflächen. Man unterscheidet 

hierbei im Wesentlichen zwischen der Haftreibung, die auftritt wenn die Kontaktflächen 

keine Relativbewegung zueinander ausführen, bzw. der Gleitreibung, wenn zwischen 

den Kontaktflächen eine Relativbewegung stattfindet. In beiden Fällen wirken die 

auftretenden Reibungskräfte einer potentiellen Bewegung bzw. dem Start einer 

Bewegung entgegen. Der dabei auftretende Reibungswiderstand ist dabei abhängig 

vom Material der in Kontakt stehenden Gleitflächen, als auch von der vorherrschenden 

Gleitflächenschmierung sowie der spezifischen dynamischen Interaktion der 

artikulierenden Flächen miteinander (Bart, Gucciardi, and Cavallaro 2013). Diese 

Zusammenhänge wurden bereits im 17. Jahrhundert von Charles Augustin Coloumb 

(1736-1806) postuliert. So konnte dieser zeigen, dass die auftretende Gleitreibung im 

ungeschmierten bzw. im trockenen Zustand abhängig von der wirkenden Kontaktkraft 

ist, jedoch unabhängig von der Größe der interagierenden Kontaktflächen und 

Gleitgeschwindigkeit. Für eine Charakterisierung der so wirkenden Coloumb´schen 

Reibung wird in der Tribologie daher der Reibungskoeffizient µ verwendet, welcher 

sich aus dem Verhältnis von Normalkraft FN (relativ zur Kontaktfläche) und der 

vorherrschenden Reibkraft FR (in Gleitrichtung) ergibt (Abbildung 1).  

 

Abbildung 1: Coloumb´sches Gleitreibungsmodell; Reibungskoeffizient µ, Normalkraft 

FN, Reibkraft FR und Gleitkraft FG 

Der Reibungskoeffizient nach Coloumb (µ = FR/FN) ist somit primär abhängig von den 

Materialen der in Kontakt stehenden Gleitflächen, bzw. deren Oberflächenrauigkeiten 

und ist somit für die jeweilige Gleitpaarung zunächst als konstant anzusehen. In der 
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Realität wird dieser Zusammenhang jedoch durch Veränderungen der mechanischen, 

chemischen und physikalischen Eigenschaften der Kontaktflächen beeinflusst, welche 

wiederum von der Materialpaarung, dem elasto-plastischem Verhalten der 

Gleitpartner, den Oberflächeneigenschaften und insbesondere auch der 

vorherrschenden Schmierung zwischen den Gleitpartnern abhängen. Neben der 

Trockenreibung bzw. Festkörperreibung, bei der keinerlei Schmierung der Gleitpartner 

erfolgt, unterscheidet man in der Tribologie daher prinzipiell zwischen drei weiteren 

Reibungs- bzw. Schmierzuständen (Wang and Wang 2013; Wäsche and Woydt 2014), 

welche bereits im frühen 20. Jahrhundert durch Richard Stribeck (1902) beschrieben 

wurden (Abbildung 2). 

 

Abbildung 2: Schmierzustände nach Stribeck; (A) Grenzreibung; (B) Mischreibung; (C) 

Schmierfilmreibung; a, b und c – Kontaktzonen der Gleitpartner 

So tritt Grenzreibung auf, wenn beide Gleitpartner bei kleinen Gleitgeschwindigkeiten 

und hohen Kontaktkräften gegeneinander gleiten, ohne dass der vorhandene 

Schmierstoff die beiden Kontaktflächen voneinander trennt (Abbildung 2A). Wenn sich 

mit weiter zunehmender Gleitgeschwindigkeit bzw. bei abnehmender Kontaktkraft ein 

dünner Schmierfilm ausbildet, welcher die Kontaktflächen während der Bewegung 

jedoch noch nicht vollständig voneinander trennt, herrscht Mischreibung vor 

(Abbildung 2B). Dies hat zur Folge, dass der Reibwiderstand und der wirkende 

Reibkoeffizient bzw. die Reibkraft im Vergleich zum Grenzreibungszustand abnimmt. 

Nach Stribeck tritt hingegen Schmierfilmreibung auf, wenn die beiden Gleitpartner bei 

weiter ansteigender Gleitgeschwindigkeit durch den entstehenden hydrodynamischen 

Druck des Schmiermittels vollständig voneinander getrennt werden und somit keinerlei 
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Festkörperkontakt mehr auftritt (Abbildung 2C). Dabei nimmt die wirkende Reibkraft 

und daraus folgend der wirkenden Reibungskoeffizient weiter ab (Jin et al. 2006). Der 

auftretende Reibungswiderstand ergibt sich dann hauptsächlich aus den inneren 

Spannungszuständen des Schmierstoffes, infolge der auftretenden 

geschwindigkeitsabhängigen inneren Scherwiderstände des Fluides, welche der 

Bewegungsrichtung entgegenwirken. Mit noch weiter steigender Gleitgeschwindigkeit 

nimmt der Reibungskoeffizient dann jedoch wieder zu (Abbildung 3), da immer mehr 

‚Schichten‘ des Schmierstoffes aufeinander abgleiten, was dann zu einer Zunahme der 

‚inneren‘ Scherspannung im Fluid führt. Von ‚außen‘ kann dies als eine Zunahme des 

Widerstandes gegen die Bewegung detektiert werden und somit wieder zu einem 

Anstieg des auftretenden Reibungskoeffizienten führen (Jin et al. 2006). 

 

Abbildung 3: Zusammenhang zwischen dem wirkenden Reibungskoeffizienten und der 

vorherrschenden Gleitgeschwindigkeit; Bereiche: orange - Grenzreibung, gelb – 

Mischreibung, grün – Schmierfilmreibung 

Gelenkschmierung 

Die gezeigten Zusammenhänge zwischen der Gleitgeschwindigkeit und dem 

auftretenden Reibungskoeffizienten gelten jedoch nur unter der Voraussetzung, 

solang das verwendete Fluid einen linearen Zusammenhang zwischen der von außen 

einwirkenden Schergeschwindigkeit und der daraus im Fluid resultierenden 

Scherspannung aufweist (Abbildung 4), es sich also um ein Newton Fluid handelt, wie 

z.B. Wasser oder Öl. Nicht-Newtonsche Fluide zeigen demgegenüber kein lineares 

Verhalten relativ zur der auf sie wirkenden Schergeschwindigkeit, wie beispielsweise 

Mehl-Wasser-Emulsion, Blut oder Synovia. 
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Zur Charakterisierung der sich ergebenden Fließfähigkeit des Fluides in Abhängigkeit 

der auf das Fluid wirkenden Scherbelastung wird der Begriff der Viskosität (Zähigkeit) 

genutzt. Je höher die Viskosität eines Fluides, umso zähflüssiger, also weniger 

fließfähig ist das beschriebene Fluid. Bei den nicht-Newtonschen Fluiden wird darüber 

hinaus auch noch zwischen strukturviskosen, also scherverdünnenden und dilatanten, 

also scherverdickenden Fluiden unterschieden (Abbildung 4). Strukturviskose Fluide 

reagieren bei einer Zunahme der auf sie wirkenden Scherbelastung somit mit einer 

Abnahme der Fluid-Viskosität und dilatante Fluide entsprechend mit einer Zunahme 

der Fluid-Viskosität, also einer Abnahme der relativen Fließfähigkeit. 

 

Abbildung 4: Schematische Darstellung des Viskositätsverhaltens unterschiedlicher 

Fluidtypen in Abhängigkeit der auf sie wirkenden Schergeschwindigkeit 

Ein typisches Beispiel für ein strukturviskoses Fluid ist die (gesunde) Synovia. Mit 

zunehmender Gleitgeschwindigkeit im Gelenk nimmt ihre Viskosität ab, sie wird also 

dünnflüssiger und ihre Fließfähigkeit nimmt zu (Fam, Bryant, and Kontopoulou 2007; 

Mazzucco et al. 2002). Sie wird in der Membrana synovialis gebildet und ist ein 

Konglomerat aus unterschiedlichen Proteinen und Hyaluronsäure. Analysen 

unterschiedlicher Synovialfluide konnten bereits zeigen, dass der Hyaluronsäure 

Gehalt in arthrotischen Gelenken um den Faktor 2 niedriger ist als in gesunden 

Gelenken und insbesondere aber auch, das die Viskosität der Synovia maßgeblich von 

degenerativ bedingten Veränderungen im Gelenk beeinflusst wird (Fam et al. 2007). 

Während sich die gesunde Synovia bei hohen Scherraten wie ein nicht-Newtonsches 

Fluid verhält (Abbildung 5A), kann hingegen bei einer rheumatischen Synovia von 

einem Newtonschen Verhalten ausgegangen werden, dessen Viskosität nicht von der 
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Scherrate abhängt. Eine arthrotische Synovia weist hingegen nur eine leicht geringere 

Abhängigkeit von der Scherrate  im Vergleich zur gesunde Synovia (Fam et al. 2007; 

Gao, Fisher, and Jin 2011) auf. Neben dem Hyaluronsäure Gehalt ist aber auch der 

Proteinanteil in der Synovia für deren spezifische Schmiereigenschaften bestimmend 

und es konnte bereits gezeigt werden, dass dieser in arthrotischen Gelenken deutlich 

erhöht ist (Chikama 1985). Des Weiteren ist bereits bekannt, dass die Synovia auch 

altersbedingten Änderungen unterworfen ist, wobei dessen Viskosität mit steigendem 

Alter abnimmt (Jebens and Monk-Jones 1959) (Abbildung 5B). 

 

Abbildung 5: (A) Schematischer Zusammenhang zwischen Scherrate und Viskosität 

für gesunde (grün), arthrotische (rot) und rheumatische (blau) Synovia, nach (Fam et 

al., 2007); (B) Schematische Darstellung der altersbedingte Viskositätsänderungen 

gesunder Synovia, nach (Jebens and Monk-Jones 1959) 

Die sich aus diesen in-vitro-Analysen ergebenden Reib- und Schmierbedingungen 

wurden in der Vergangenheit bereits genutzt, um mittels verschiedener in-vitro- 

Simulationsversuchen und unterschiedlichen Computersimulationen die in vivo 

wirkende Gelenkreibung systematisch zu quantifizieren. So konnte unter anderem 

gezeigt werden, dass aufgrund der numerisch bestimmten Schmierfilmdicke im 

Gelenkersatz, insbesondere beim Gehen während der Einbein-Standphase am Rand 

der lasttragenden Kontaktfläche primär Festkörperreibung vorherrscht, wohingegen im 

Zentrum potentiell Schmierfilmreibung auftritt (Gao et al. 2011). Darüber hinaus 

zeigten diese Simulationen, dass während der anschließenden Schwungphase die 

resultierende Schmierfilmdicke zwar wieder ansteigt, dieser Aufbau jedoch wesentlich 

von der untersuchten Materialpaarung der Gleitpartner abhängt. So deuteten die 
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Ergebnisse darauf hin, dass bei typischen hart-hart-Paarungen (z.B.: Keramik versus 

Keramik) in vivo nur bei ca. 10% des Gang-/Lastzyklus Flüssigkeitsreibung 

vorherrscht, wohingegen beim Fahrradfahren bei ca. 90% des Lastzyklus 

Flüssigkeitsreibung auftreten kann. Bei typischen hart-weich-Paarungen (z.B. Keramik 

versus Polyethylen) wird jedoch bisher davon ausgegangen, dass aufgrund der 

höheren Rauigkeit des weichen Gleitpartners ausschließlich Grenz- bzw. 

Mischreibung auftritt. Aufgrund der unterschiedlichen Modell- und 

Viskositätsannahmen unterscheiden sich die Ergebnisse quantitativ jedoch stark (Gao 

et al. 2011; Jalali-Vahid et al. 2001; Jin et al. 2006; Meyer and Tichy 2003a; Wang et 

al. 2008).  

Die sich aus diesen Faktoren ergebende Gelenkreibung ist heute bereits als ein 

wesentlicher Einflussfaktor für das Überleben der Gleitpartner anerkannt (Australian 

Orthopaedic Association National Joint Replacement Registry (AOANJRR) 2019; 

Bergen 2019; CJRR 2008; Hall and Unsworth 1997; L. I. Havelin et al. 2009; Kennedy 

et al. 1998; Korduba et al. 2014; NJR Editorial Board NJRSC 2019; Schäfer, Soltész, 

and Bernard 1998; Scholes and Unsworth 2000; Scholes, Unsworth, and Goldsmith 

2000). Neben den sich daraus ergebenden mechanischen Abriebpartikeln der 

Gleitpartner, die an sich bereits ein relevantes biologisches Problem sind (Abu-Amer, 

Darwech, and Clohisy 2007; Kadoya, Kobayashi, and Ohashi 1998; Marshall, Ries, 

and Paprosky 2008), wirkt das resultierende Reibmoment auch als Torsionsbelastung 

am Pfanne/Becken-Interface und führt so zu einer weiteren mechanischen Belastung 

der knöchernen Verankerung (Curtis et al. 1992; Mjöberg, Hansson, and Selvik 1984). 

Bisher ist diese in vivo auftretende Beanspruchung jedoch weitestgehend unbekannt, 

da nicht die Möglichkeit bestand, die Reibung und das individuelle Reibverhalten direkt 

in vivo zu ermitteln.  

Als weitere potentielle Versagensgründe werden auch Fehlpositionierungen der 

Implantat-Komponenten diskutiert (Kennedy et al. 1998; Korduba et al. 2014; Nevelos 

et al. 2001; Wan, Boutary, and Dorr 2008). Aus technischer Perspektive ist die 

Reibung, wie bereits beschrieben, zwischen zwei Gleitpartnern zum einen abhängig 

von den verwendeten Materialien (z. B. Metall, Keramik, Polyethylen) und den auf das 

Implantat wirkenden Belastung, zum anderen aber auch von der lasttragenden 

Kontaktfläche, also der individuellen Gelenküberdachung und somit von der 

individuellen Implantat-Orientierung (Kennedy et al. 1998; Korduba et al. 2014). Eine 
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intraoperative Positionierung der Gelenk-Komponenten innerhalb einer „Safe Zone“ 

soll eine optimale Gelenküberdachung im Alltag gewährleisten (lasttragende 

Kontaktfläche) und so das Revisionsrisiko reduzieren (Kennedy et al. 1998; Korduba 

et al. 2014; Lewinnek et al. 1978; Nevelos et al. 2001; Wan et al. 2008). Als „korrekt“ 

wird bisher eine „Safe Zone“ angesehen, wenn eine im Hinblick auf einen optimierten 

‚Range of Motion‘ definierte Zielzone bei der Implantat-Positionierung eingehalten 

wird. Am bekanntesten ist die von Lewinnek postulierte „Safe Zone“ (Lewinnek et al. 

1978): Diese geht davon aus, dass die Implantation der Pfanne immer in der gleichen 

Orientierung erfolgen sollte, um eine optimale Gelenküberdachung insbesondere 

hinsichtlich Lastübertragung und Torsionsstabilität sicherzustellen, und empfiehlt 

daher eine Positionierung in 40° (±10°) Inklination und 15° (±10°) Anteversion. 

Allerdings zeigten retrospektive Versagensanalysen keinen Unterschied zwischen den 

Revisionsraten von Pfannen, die innerhalb bzw. außerhalb dieser „Safe Zone“ 

implantiert wurden (Abdel et al. 2016; Parratte et al. 2016). Daraus lässt sich schließen, 

dass eine individuell optimale Pfannenorientierung und die daraus resultierende 

Gelenküberdachung für einige Patienten außerhalb der „Safe Zone“ liegen kann. Ein 

potentieller Erklärungsansatz für die beobachteten Abweichungen könnten die 

individuellen postoperativen Beckenkippungen darstellen (Philippot et al. 2009; Zhu, 

Wan, and Dorr 2010), welche direkt die funktionelle Orientierung der Hüftpfanne und 

so die resultierende postoperative Gelenküberdachung beeinflussen (Babisch, Layher, 

and Amiot 2008; Pierrepont et al. 2016; Zhu et al. 2010). Verschiedene Studien 

konnten darüber hinaus zeigen, dass der reibungsinduzierte Abrieb im künstlichen 

Gelenkersatz wiederum direkt durch die individuelle Gelenküberdachung beeinflusst 

werden kann (Nevelos et al. 2001; Wan et al. 2008). Die Ermittlung von realistischen 

Belastungsdaten, aber insbesondere auch die Ermittlung der tatsächlich in vivo 

wirkenden Reibbedingungen ist somit für die zukünftige Weiterentwicklung der 

Prothesen unabdingbar. Eine weitere biomechanische und insbesondere auch 

tribologische Optimierung dieser Gelenkversorgung ist aber auch durch die steigende 

Anzahl junger (Nemes et al. 2020; Pabinger and Geissler 2014) und besonders 

aktiverer Patienten (U. Chatterji et al. 2004; W. L. Healy et al. 2008; Huch et al. 2005; 

B. C. A. Mancuso et al. 2009), die mit einem Hüftgelenkersatz versorgt werden, nach 

wie vor hoch relevant und notwendig. 

Ziel meiner wissenschaftlichen Arbeiten war es daher, im Rahmen einer longitudinal 

angelegten Studie, die im totalen Hüftgelenkersatz auftretenden Kontaktkräfte und 
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Reibmomente bei besonders aktiven Patienten erstmals direkt in vivo zu messen und 

systematisch zu analysieren, um so spezifische Einflussparameter der individuell 

wirkenden Gelenkreibung zu identifizieren. 

Für die Durchführung der geplanten Studie zur in-vivo-Messung der wirkenden 

Gelenkbelastungen und insbesondere für die Messung der in vivo wirkenden 

Gelenkreibung, wurde zunächst ein spezielles instrumentiertes Hüftimplantat 

entwickelt. Als besondere Anforderung wurde hierfür eine 6-Komponenten-Messung 

definiert, um die wirkenden Kontaktkräfte in drei Raumrichtungen, als auch die 

auftretenden Reibmomente um die drei Raumachsen direkt in vivo messen zu können. 

Darüber hinaus durfte das instrumentierte Implantat kein höheres Risiko für den 

Patienten im Vergleich zum Standardimplantat mit sich bringen und musste für eine 

Anwendung im Rahmen einer klinischen Studie zugelassen sein. 

Instrumentierte Hüftendoprothese zur direkten Messung der in vivo 
wirkenden Gelenkreibung 

Als Basis für die Instrumentierung wurde ein seit Jahrzehnten klinisch erfolgreicher 

Implantatschaft, welcher auf dem Sportorno Design basiert (CTW Classic - Merete 

Medical GmbH) und zementfrei implantiert wird, ausgewählt. Es wurden zwei 

unterschiedliche Schaftgrößen (10 und 12,5) im Halsbereich so modifiziert, dass die 

für die in-vivo-Belastungsmessungen benötigte Messelektronik dort eingebracht 

werden konnte (Abbildung 6). 

Die modifizierten Implantate unterscheiden sich vom Standartimplantat somit nur in 

der Halsgeometrie (alt 12/14 Konus, neu 14/16 Konus). Nach Einbringung der Mess-

Telemetrie und von sechs Dehnungsmessstreifen (DMS) in den aufgebohrten 

Implantathals wurde dieser mit einem Deckel (inkl. Antennen-Durchleitung) 

verschlossen und mit dem Elekronenstrahl-Schweißverfahren unter Vakuum 

verschweißt. So wird gewährleistet, dass es zu keinem direkten Kontakt zwischen 

Telemetrie und Körpergewebe kommen kann. Alle darüber hinaus mit dem 

Körpergewebe in Berührung kommenden Materialien sind klinisch bewährt, 

körperverträglich und es besteht kein erhöhtes Risiko gegenüber klinisch üblichen 

Endoprothesen und deren medizinischen Funktionen.  
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Abbildung 6: Schnittbild der instrumentierten Hüftendoprothese mit Telemetrie, 6 

Dehnungsmessstreifen (DMS), Induktionsspule und interner Antenne zur drahtlosen 

Datenübertragung 

Die Energieversorgung der internen Telemetrie erfolgt induktiv über ein elektro-

magnetisches Wechselfeld (4 kHz), welches über eine externe Spule induziert wird. 

Auf eine Batterie im Inneren des Implantates, welche die Energieversorgung der 

Telemetrie nur über einen eng begrenzten Zeitraum ermöglicht, kann somit verzichtet 

werden und es sind zeitlich unbegrenzte Messungen möglich. Sobald das externe 

elektromagnetische Wechselfeld ausgeschaltet ist, wird die interne Telemetrie nicht 

mehr mit Spannung versorgt, ist passiv und es werden keine Messdaten erhoben. 

Die mechanische Stabilität der instrumentierten Implantate (Damm et al. 2010a) wurde 

durch Dauerfestigkeitsprüfungen nach DIN ISO 7206 getestet. Darüber hinaus wurde 

eine Prüfung auf Sterilität, sowie ein quantitativer Nachweis von Endotoxin in 

Flüssigkeiten und Eluaten mittels LAL-Test entsprechend EN ISO 10993-11, SOP 09-

010 durch die Abteilung Mikrobiologie und Validierung der Firma Vanguard AG 

durchgeführt. Die Prüfung der technischen Unbedenklichkeit wurde anschließend 

durch eine unabhängige Prüfstelle (BerlinCERT, Prüf- und Zertifizierstelle für 

Medizinprodukte GmbH an der Technischen Universität Berlin) nach der Richtlinie 

90/385/EWG der „Active Implantable Medical Devices Directive“ (AIMDD) sowie dem 

Medizinproduktgesetz geprüft. Es wurde bestätigt, dass die instrumentierte 

Hüftendoprothesen bei bestimmungsmäßiger Verwendung technisch unbedenklich im 

Sinne der AIMDD sowie des Medizinproduktgesetzes sind und somit im Rahmen einer 
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klinischen Studie verwendet werden dürfen (Berlin CERT Zertifikat-Register-Nr.: Z-08-

470-MP). 

Im Anschluss an die Zertifizierung wurden insgesamt 20 instrumentierte Schäfte mit 

zwei unterschiedlichen Schaftgrößen hergestellt (10x Schaft 10; 10x Schaft 12,5) und 

mit zwei unterschiedlichen Kugelkopfgrößen (M, L) kalibriert und einem 

Genauigkeitstest unterzogen (Bergmann et al. 2008). 

In-vivo-Studie und Patientenrekrutierung 

Für die Durchführung der geplanten Studie wurde ein Ethikantrag gemäß §20 MPG 

mit dem Titel „Hüftmessprothese: Belastungsmessung bei Patienten mittels einer 

instrumentierten Endoprothese“ bei der Ethikkommission der Charité – 

Universitätsmedizin Berlin gestellt, beraten und genehmigt (EA2/057/09), sowie 

anschließend beim Deutschen Register für klinische Studien registriert 

(DRKS00000563). 

Die Studienteilnehmer wurden im Rahmen der klinischen üblichen Patientenaufklärung 

durch die beteiligten Studienärzte, an den teilnehmenden Studienzentren (Charité - 

Centrum für Muskuloskeletale Chirurgie und Sana Kliniken Sommerfeld), auf die 

Möglichkeit der Studienteilnahme hingewiesen und über Inhalt und Risiken der Studie 

aufgeklärt. Alter und Geschlecht der Studienteilnehmer richtete sich dabei nach der 

typischen Population, die unabhängig von der Messprothese für eine 

Hüftendoprothesen-Implantation indiziert waren. Es wurde jedoch angestrebt, aus 

dieser Patientengruppe jüngere und besonders aktive Patienten zu rekrutieren.  

Im Zeitraum von April 2010 bis Januar 2013 konnten so 10 jüngere und besonders 

aktive Patienten als Studienteilnehmer eingeschlossen werden (Tabelle 1). Im Zuge 

der Implantation wurden diese dann jeweils mit einem instrumentierten Hüftschaft in 

Kombination mit einem Al2O3-Keramik-Kopf (BIOLOX forte, CeramTec GmbH, 

Plochingen, Deutschland) und einem XPE-Inlay (Durasul, Zimmer GmbH, Winterthur, 

Schweiz) mit zementfreier Titan-Pfanne (Allofit, Zimmer GmbH, Winterthur, Schweiz) 

versorgt. 
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Tabelle 1: Studienteilnehmer 

Patient Alter Geschlecht BMI [kg/m²] Implantation 
H1L 55 M 24 Apr. 2010 
H2R 61 M 27 Aug. 2010 
H3L 59 M 31 Nov. 2010 
H4L 50 M 25 Jan. 2011 
H5L 62 W 31 Apr. 2011 
H6R 68 M 27 Nov. 2011 
H7R 52 M 28 Nov. 2011 
H8L 55 M 25 Apr. 2012 
H9L 54 M 34 Sep. 2012 

H10R 53 W 37 Jan. 2013 

 

Die Studienpatienten (Abbildung 7) haben neben der schriftlichen Einwilligung zur 

Studienteilnahme, außerdem schriftlich zugestimmt, dass pseudonymisiert 

aufgezeichneten Messdaten, insbesondere auch Bilder und Videos auf denen sie 

persönlich erkennbar sind, in wissenschaftlichen Zeitschriften, auf Tagungen und in 

einer öffentlich zugänglichen Datenbank (http://OrthoLoad.com) gezeigt werden 

dürfen. 

 

Abbildung 7: Patienten mit instrumentiertem Hüftimplantat  
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2. Eigene Arbeiten 

2.1. Die in vivo wirkende Gelenkreibung beim Gehen 

Erste in-vivo-Belastungsmessungen wurden mit allen Studienpatienten bereits in der 

frühen postoperativen Phase im Rahmen der Rehabilitation in der Klinik durchgeführt. 

Die hierbei in vivo auftretenden Gelenkbelastungen wurden im Rahmen verschiedener 

wissenschaftlicher Publikationen veröffentlicht (Damm, Schwachmeyer, et al. 2013; 

Schwachmeyer et al. 2013). Um die in vivo wirkende Gelenkreibung erstmals 

systematisch analysieren zu können, wurden mit allen Patienten drei Monate 

postoperativ streng kontrollierte Belastungsmessungen beim kontinuierlichen Gehen 

durchgeführt. Die anschließenden Analysen zeigten große interindividuelle 

Unterschiede der in-vivo-Gelenkkontaktkraft und resultierenden Gelenkreibung. Es 

konnte außerdem gezeigt werden, dass die Reibbedingungen in vivo nicht konstant 

sind, sondern sich im Verlauf des Gangzyklus ändern. Für eine objektive Beurteilung 

der Reibbedingungen wurde daher ein dreidimensionaler Ansatz zur Bestimmung des 

Reibungskoeffizienten entwickelt. So konnte u. a. gezeigt werden, dass die in der 

Literatur berichteten in-vitro-Versuche die in-vivo-Situation nur ungenügend abbilden. 

Beim Übergang zur Flexionsphase kommt es z.B. in vivo zu einem bisher unbekannten 

starken Anstieg des Reibungskoeffizienten (µmax = 0.14 im Mittel). Ein solch hoher 

Reibungskoeffizient wird in der Literatur für den trockenen Reibungszustand 

angegeben (Xiong and Ge 2001). Dies kann darauf hindeuten, dass sich die 

Schmierbedingungen im Gelenkspalt im Verlauf des Gangzyklus ändern und lässt 

somit den Schluss zu, dass viele Simulatorstudien die in-vivo-Bedingungen 

unrealistischabbilden. Der nachfolgende Text entspricht dem Abstract der Arbeit 

„Friction in Total Hip Joint Prosthesis Measured In Vivo during Walking”, welche im 

Journal PLoS ONE 2013 veröffentlicht wurde: 

„Friction-induced moments and subsequent cup loosening can be the reason for total 

hip joint replacement failure. The aim of this study was to measure the in vivo contact 

forces and friction moments during walking. Instrumented hip implants with Al2O3 

ceramic head and an XPE inlay were used. In vivo measurements were taken 3 months 

post operatively in 8 subjects. The coefficient of friction was calculated in 3D 

throughout the whole gait cycle, and average values of the friction-induced power 

dissipation in the joint were determined. 
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On average, peak contact forces of 248% of the bodyweight and peak friction moments 

of 0.26% bodyweight times meter were determined. However, contact forces and 

friction moments varied greatly between individuals. The friction moment increased 

during the extension phase of the joint. The average coefficient of friction also 

increased during this period, from 0.04 (0.03 to 0.06) at contralateral toe off to 0.06 

(0.04 to 0.08) at contralateral heel strike. During the flexion phase, the coefficient of 

friction increased further to 0.14 (0.09 to 0.23) at toe off. The average friction-induced 

power throughout the whole gait cycle was 2.3 W (1.4 W to 3.8 W). 

Although more parameters than only the synovia determine the friction, the wide 

ranges of friction coefficients and power dissipation indicate that the lubricating 

properties of synovia are individually very different. However, such differences may 

also exist in natural joints and may influence the progression of arthrosis. Furthermore, 

subjects with very high power dissipation may be at risk of thermally induced implant 

loosening. The large increase of the friction coefficient during each step could be 

caused by the synovia being squeezed out under load.” 

Publikation: Friction in Total Hip Joint Prosthesis Measured In Vivo during 

Walking 

Damm P., Dymke J., Ackermann A., Bender A., Graichen G., Bergmann G. 

PLoS ONE 8(11): 2013; https://doi.org/10.1371/journal.pone.0174788 
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2.2. Änderung der Gelenkreibung im postoperativen Verlauf 

Die drei Monate postoperativ in vivo gemessenen Gelenkbelastungen beim Gehen 

haben gezeigt, dass insbesondere die Gelenkreibung interindividuell bereits in der 

frühen postoperativen Phase stark variiert. Darüber hinaus konnte gezeigt werden, 

dass die Gelenkreibung beim Gehen während der Extensionsphase in vivo zwar 

vergleichbar ist, sich aber während der Flexionsphase deutlich von in vitro ermittelten 

Reibdaten unterscheidet (Affatato et al. 2008; Brockett et al. 2006; Fialho et al. 2007; 

Hall and Unsworth 1997; Liao 2003; Mattei et al. 2011; Saikko 1992; Scholes, 

Unsworth, Hall, et al. 2000; Scholes and Unsworth 2000, 2006; Unsworth 1978; 

Williams et al. 2006). Aufgrund dessen stellten wir die Hypothese auf, dass die 

Gelenkreibung in vivo zum einen durch individuelle und aktivitätsabhängige ‚Einlauf-

Effekte‘, aber auch durch die individuellen Schmiereigenschaften der Synovia bedingt 

wird (Balazs 1974; Fam et al. 2007; Hall and Unsworth 1997; Scholes and Unsworth 

2000). Im Verlauf von drei zu 12 Monaten postoperativ wurden daher weitere in-vivo-

Belastungsmessungen beim Gehen mit den Studienpatienten durchgeführt. Primäres 

Ziel dieser Messungen war es, potenzielle postoperative Änderungen der 

Gelenkkontaktkräfte und resultierenden Gelenkreibung beim kontinuierlichen Gehen 

systematisch zu untersuchen. Es konnte gezeigt werden, dass sich die 

Gelenkkontaktkraft im weiteren postoperativen Verlauf nicht signifikant verändert. Im 

Vergleich dazu wurde jedoch eine signifikante Reduktion des in vivo wirkenden 

Reibmomentes beobachtet, jedoch wiederum mit großen interindividuellen 

Unterschieden. Der nachfolgende Text entspricht dem Abstract der Arbeit 

„Postoperative changes in in vivo measured friction in total hip joint prosthesis during 

walking”, welche im Journal PLoS ONE 2015 veröffentlicht wurde: 

“Loosening of the artificial cup and inlay is the most common reasons for total hip 

replacement failures. Polyethylene wear and aseptic loosening are frequent reasons. 

Furthermore, over the past few decades, the population of patients receiving total hip 

replacements has become younger and more active. Hence, a higher level of activity 

may include an increased risk of implant loosening as a result of friction-induced wear. 

In this study, an instrumented hip implant was used to measure the contact forces and 

friction moments in vivo during walking. Subsequently, the three-dimensional 

coefficient of friction in vivo was calculated over the whole gait cycle. Measurements 
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were collected from ten subjects at several time points between three and twelve 

months postoperative. 

No significant change in the average resultant contact force was observed between 

three and twelve months postoperative. In contrast, a significant decrease of up to 47% 

was observed in the friction moment. The coefficient of friction also decreased over 

postoperative time on average. These changes may be caused by ‘running-in’ effects 

of the gliding components or by the improved lubricating properties of the synovia. 

Because the walking velocity and contact forces were found to be nearly constant 

during the observed period, the decrease in friction moment suggests an increase in 

fluid viscosity.  

The peak values of the contact force individually varied by 32%-44%. The friction 

moment individually differed much more, by 110%-129% at three and up to 451% at 

twelve months postoperative. The maximum coefficient of friction showed the highest 

individual variability, about 100% at three and up to 914% at twelve months after 

surgery. These individual variations in the friction parameters were most likely due to 

different ‘running-in’ effects that were influenced by the individual activity levels and 

synovia properties.” 

Publikation: Postoperative changes in in vivo measured friction in total hip 

joint prosthesis during walking 

Damm P., Bender A. Bergmann G. 

PLoS ONE. 2015; 10(3): e0120438.; https://doi.org/10.1371/journal.pone.0120438 
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2.3. Einfluss statischer Belastung auf die Gelenkreibung 

Die Lockerung von Pfanne und Inlay ist eine der häufigsten Ursachen für das Versagen 

eines Hüft-Endoprothesen-Systems (Bergen 2010; David, Graves, and Tomkins 2013; 

Garellick et al. 2011). In der Literatur wird von Simulator-Reibversuchen berichtet, die 

zeigen, dass im Vergleich zu zyklischer Bewegung die Gelenkreibung beim 

Bewegungsbeginn nach statischen Belastungen signifikant erhöht ist (Morlock et al. 

2000; Nassutt, Wimmer, and Morlock 2003). Hauptziel der im Rahmen dieser 

Teilstudie durchgeführten in-vivo-Belastungsmessungen war es zu untersuchen, ob 

dieser auch aus der Technik bekannte Effekt der Anlaufreibung, in der in-vivo-Situation 

ebenfalls auftritt, und zu beurteilen, ob die dabei wirkenden Reibbelastungen ein 

potenzieller Risikofaktor insbesondere für die frühe postoperative Pfannenstabilität 

sind. Es konnte gezeigt werden, dass schon kurze statische Belastungen, wie sie 

schon bei kurzen Gehpausen auftreten, zu einer signifikanten Erhöhung der 

Gelenkreibung in vivo führen. Die Ergebnisse dieser Studie bestätigen somit, dass 

auch die in vivo wirkenden Spitzenmomente in Hüftimplantaten schon nach einer 

kurzen Gangpause im Mittel mit bis zu 143% signifikant höher sind als bei 

kontinuierlichen Bewegungen. Diese deutlich erhöhten Reibbelastungen, welche unter 

anderem als Torsionsbelastung ins Knochen-Implantat-Interface übertragen werden, 

sind somit potenzielle Risikofaktoren, insbesondere für mechanisch induzierte 

Pfannenlockerungen. Dieses Risiko ist bei zementfrei verankerten Pfannen, bei 

unzureichender Verankerung bzw. in den ersten postoperativen Monaten am 

höchsten. Der nachfolgende Text entspricht dem Abstract der Arbeit „In vivo measured 

joint friction in hip implants during walking after a short rest”, welche im Journal PLoS 

ONE 2017 veröffentlicht wurde. 

“It has been suspected that friction in hip implants is higher when walking is initiated 

after a resting period than during continuous movement. It cannot be excluded that 

such increased initial moments endanger the cup fixation in the acetabulum, overstress 

the taper connections in the implant or increase wear. To assess these risks, the 

contact forces, friction moments and friction coefficients in the joint were measured in 

vivo in ten subjects. Instrumented hip joint implants with telemetric data transmission 

were used to access the contact loads between the cup and head during the first steps 

of walking after a short rest. 
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The analysis demonstrated that the contact force is not increased during the first step. 

The friction moment in the joint, however, is much higher during the first step than 

during continuous walking. The moment increases throughout the gait cycle were 32% 

to 143% on average and up to 621% individually. The high initial moments will probably 

not increase wear by much in the joint. However, comparisons with literature data on 

the fixation resistance of the cup against moments made clear that the stability can be 

endangered. This risk is highest during the first postoperative months for cementless 

cups with insufficient under-reaming. The high moments after a break can also put 

taper connections between the head and neck and neck and shaft at a higher risk. 

During continuous walking, the friction moments individually were extremely varied by 

factors of 4 to 10. Much of this difference is presumably caused by the varying 

lubrication properties of the synovia. These large moment variations can possibly lead 

to friction-induced temperature increases during walking, which are higher than the 

43.1°C which have previously been observed in a group of only five subjects.” 

Publikation: In vivo measured joint friction in hip implants during walking after 

a short rest. 

Damm P., Bender A., Duda G., Bergmann G.  

PLoS ONE 12(3): e0174788.; https://doi.org/10.1371/journal.pone.0174788 
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2.4. Einfluss von Kinematik und Belastung auf die Gelenkreibung 

Der Anspruch an das Aufrechterhalten des Freizeitsports auch nach dem Gelenkersatz 

spielt für die Lebensqualität jüngerer Patienten eine immer größere Rolle. Dieser 

Umstand wird aktuell auch als ein potenzieller Risikofaktor für zukünftig höhere 

Versagensraten der Gleitpartner in dieser Patientengruppe diskutiert (Johnsen 2006). 

Die Ansichten darüber, welche Aktivitäten als kritisch bzw. unkritisch für die langfristige 

Funktion des künstlichen Gelenkersatzes einzuordnen sind, sind jedoch sehr 

unterschiedlich (W. L. Healy et al. 2008; Healy, Iorio, and Lemos 2001; Klein et al. 

2007; Laursen et al. 2014; Swanson, Schmalzried, and Dorey 2009). Darüber hinaus 

ist die tatsächlich in vivo auftretende Gelenkreibung bei den so empfohlenen 

Aktivitäten bisher völlig unbekannt. Im Rahmen der folgenden Studie konnten wir 

zeigen, dass einbeinige und sportliche Aktivitäten mit hoher statischer Vorlast kritische 

Reibmomente für die Pfannenstabilität zur Folge haben können. Der nachfolgende 

Text entspricht dem Abstract der Arbeit „Physical Activities that Cause High Friction 

Moments at the Cups of Hip Implants”, welche im “Journal of Bone and Joint Surgery” 

2018 veröffentlicht wurde: 

“Background: High friction moments in hip implants contribute to the aseptic loosening 

of cementless cups in about 100,000 cases per year. Own findings and literature data 

suggested that sustained joint loading may cause such high moments. The most critical 

physical activities were identified in this study. 

Methods: Friction moments in the cup were telemetrically measured 33,014 times in 

endoprostheses of nine subjects during 1,438 different activities. The highest moments 

were compared to the cup’s fixation stability of approximately 4Nm. 

Results: 124 different activities could cause friction moments above the critical limit, 

with a highest value of 11.5Nm. Most of them involved sustained high contact forces 

before or during the activity. The highest peak moments (11.5 to 6.3Nm) occurred 

when moving the contralateral leg during one-legged stance; during breaststroke 

swimming, muscle stretching or muscle contraction; during two-legged stance and 

during static one-legged stance. The median moments were highest (3.9 to 3.4Nm) for 

unstable one-legged stance, whole body vibration training, stance with an unexpected 

push at the upper body, one-legged stance plus exercises with the opposite leg and 

running after stance.  



61 
 

Conclusions: Frequent unloading plus simultaneous movement of the joint are required 

to maintain good joint lubrication and keep the friction moments low. Frequent, 

sustained high loads before or during an activity may cause or contribute to aseptic 

cup loosening. During the first postoperative months after hip arthroplasty, such 

activities should be avoided or reduced as much as possible. This especially applies 

for postoperative physiotherapy or when returning to sport after a hip replacement. 

Whether these guidelines also apply for subjects with knee implants or arthrotic hip or 

knee joints requires future investigation.  

Clinical Relevance: Avoiding sustained loading of hip implants without joint movement 

reduces the risk of aseptic cup loosening.” 

Publikation: Physical Activities that Cause High Friction Moments at the Cups of 

Hip Implants 

Bergmann G., Bender A., Dymke J., Duda N. G., Damm P. 

Journal of Bone and Joint Surgery (JBJS), 2018; 100:1637-44 

http://dx.doi.org/10.2106/JBJS.17.01298 
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2.5. Zusammenhang von Implantat-Orientierung und 

Gelenkreibung 

Als weitere potentielle Versagensgründe werden neben der in vivo wirkenden 

Gelenkreibung (Damm, Bender, et al. 2017a; Damm, Jörn Dymke, et al. 2013; Damm, 

Bender, and Bergmann 2015b) und dem sich daraus ergebenden Abrieb insbesondere 

auch Fehlpositionierungen der Implantat-Komponenten diskutiert (Kennedy et al. 

1998; Korduba et al. 2014; Nevelos et al. 2001; Wan et al. 2008). Aus technischer 

Perspektive ist die Reibung zwischen zwei Gleitpartnern zum einen abhängig von der 

verwendeten Gleitpaarung, zum anderen aber auch von der lasttragenden 

Kontaktfläche, also der individuellen Gelenküberdachung und somit von der 

individuellen Implantat-Orientierung (Kennedy et al. 1998; Korduba et al. 2014). Die 

intraoperative Positionierung innerhalb einer „Safe Zone“ soll das Risiko eine 

Gelenkluxation reduzieren, aber auch eine optimale und größtmögliche 

Gelenküberdachung im Alltag gewährleisten. So soll das Risiko von Randbelastungen 

reduziert und das reibungs- und belastungsinduzierte Revisionsrisiko des 

Gelenkersatzes minimiert werden (Kennedy et al. 1998; Korduba et al. 2014; Lewinnek 

et al. 1978; Nevelos et al. 2001; Wan et al. 2008). Allerdings zeigten retrospektive 

Versagensanalysen keinen Unterschied zwischen den Revisionsraten von Pfannen, 

die innerhalb bzw. außerhalb einer solchen „Safe Zone“ implantiert wurden (Abdel et 

al. 2016; Parratte et al. 2016). Weitere Studien zeigen darüber hinaus, dass der 

reibungsinduzierte Abrieb im künstlichen Gelenkersatzes wiederum direkt durch die 

individuelle Gelenküberdachung beeinflusst wird (Nevelos et al. 2001; Wan et al. 

2008). Im Rahmen eines kombinierten Ansatzes aus retrospektiver Datenanalyse und 

prospektive geplanter in-vivo-Messung des reibungsinduzierten Temperaturanstieges 

beim kontinuierlichen Gehen auf dem Laufband bis zu 60 min, wurde der Einfluss der 

individuellen Gelenküberdachung auf die in vivo wirkende Gelenkreibung und den 

reibungsinduzierten Temperaturanstieg im Gelenk untersucht. 

Es konnte gezeigt werden, dass der Summen-Anteversionswinkel (Pfanne + Schaft) 

die Gelenkreibung und darüber hinaus den reibungsinduzierten Temperaturanstieg im 

Gelenk signifikant beeinflusst. Mit anderen Worten, je zentraler die Lage der 

individuellen Belastungszone in der Pfanne bzw. umso größer die lasttragende 

Gelenkkontaktfläche, umso höher die in vivo gemessene Gelenkreibung und der sich 

daraus ergebende reibungsinduzierte Temperaturanstieg im Hüftgelenk. 
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Der nachfolgende Text entspricht dem Abstract der Arbeit „ Surgical cup placement 

affects the heating up of total joint hip replacements”, welche 2021 bei “Scientific 

Reports” veröffentlicht wurde: 

“The long-term success of highly effective total hip arthroplasty (THA) is mainly 

restricted by aseptic loosening, which is widely associated with friction between the 

head and cup liner. However, knowledge of the in vivo joint friction and resulting 

temperature increase is limited. Employing a novel combination of in vivo and in silico 

technologies, we analyzed the hypothesis that the intraoperatively defined implant 

orientation defines the load carrying area, friction and its associated temperature 

increase. A total of 38,000 in vivo activity trials from a special group of 10 subjects with 

instrumented THA implants with an identical material combination were analyzed and 

showed a significant link between implant orientation, joint kinematics, load carrying 

area and friction-induced temperature increase but surprisingly not with acting joint 

contact force magnitude. This combined in vivo and in silico analysis revealed that cup 

placement in relation to the stem is key to the in vivo joint friction and heating-up of 

THA. Thus, intraoperative placement, and not only articulating materials, should be the 

focus of further improvements, especially for young and more active patients.” 

Publikation: Surgical cup placement affects the heating up of total joint hip 

replacements 

Damm P., Bender A., Waldheim V., Winkler T., Duda G. N. 

Scientific Reports, 2021, https://doi.org/10.1038/s41598-021-95387-8 
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3. Diskussion 

Die rekonstruktive Hüftgelenkchirurgie ist heute eine der erfolgreichsten 

orthopädischen Verfahren (Learmonth et al. 2007), die es unzähligen Patienten 

ermöglicht, nach Arthrose oder Fraktur wieder ein schmerzfreies und aktives Leben zu 

führen. In den letzten Jahren ist jedoch das Patientenspektrum, welches mit einem 

solchen Gelenkersatz versorgt wird, immer jünger und auch aktiver geworden 

(Australian Orthopaedic Association National Joint Replacement Registriy 

(AOANJRR) 2019; Bashinskaya et al. 2012; Canadian Institute for Health Information 

2019; Culliford et al. 2015; Danish Hip Arthroplasty Register 2020; Dutch Arthroplasty 

Register (LROI) 2019; Finnish Arthroplasty Register for National Institute of Health And 

Welfare 2020; Hepinstall et al. 2011; Koenen et al. 2014; Nemes et al. 2014; 

Norwegian National Advisory Unit Report on Arthoplasty and Hip Fractures 2019; 

Oehler, Schmidt, and Niemeier 2016; Pabinger and Geissler 2014; Pilz, Hanstein, and 

Skripitz 2018; Sloan, Premkumar, and Sheth 2018; Swedish Hip Arthroplasty Register 

2019b; United Kingdom National Joint Registry 2019b). Der überwiegende Teil dieser 

Patienten möchte darüber hinaus bereits kurz nach der Operation wieder körperlich 

aktiv und insbesondere auch wieder sportlich aktiv sein (Abe et al. 2014; Arbuthnot et 

al. 2007; Batailler et al. 2019; Dubs, Gschwend, and U 1983; Ghomrawi et al. 2011; 

Hara et al. 2018; Hatterji et al. 2004; Hoorntje et al. 2018; Huch et al. 2005; Innmann 

et al. 2016; Jassim et al. 2019; Karampinas et al. 2017; Koenen et al. 2014; Lefevre et 

al. 2013; Mancuso et al. 2017; C. A. Mancuso et al. 2009; Meek et al. 2020; Mont et 

al. 1999; Ortmaier et al. 2019; Del Piccolo et al. 2016; Raguet, Pierson, and Pierson 

2015; Schmidutz et al. 2012; Scott et al. 2012; Suckel and Best 2006). Die Ansichten 

darüber, welche Aktivitäten als kritisch bzw. unkritisch für die langfristige Funktion des 

künstlichen Gelenkersatzes sind, gehen jedoch weit auseinander und so werden 

Patienten oft sehr unterschiedliche Empfehlungen für die postoperative Rehabilitation 

gegeben, bzw. welche Sportarten für Endoprothesen-Patienten geeignet sind, ohne 

die individuelle Implantat-Stabilität und -Lebensdauer zu gefährden (Georg Bergmann 

et al. 2016; Bohannon 2007; Golant et al. 2010; W. L. Healy et al. 2008; Healy et al. 

2001; Hernandez-Molina et al. 2009; Hoorntje et al. 2018; Klein et al. 2007; Koenen et 

al. 2014; Krismer 2017; Kuster 2002; Laursen et al. 2014; Oehler et al. 2016; Schneider 

et al. 2006; Swanson et al. 2009; Tudor-Locke et al. 2008; Widhalm et al. 1990). 
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In den vergangenen Dekaden war vor allen Dingen die aseptische Lockerung des 

Gelenkersatzes der häufigste Grund für die Notwendigkeit der Durchführung von 

Revisionsoperationen (Australian Orthopaedic Association National Joint 

Replacement Registriy (AOANJRR) 2019; Burke et al. 2019; United Kingdom National 

Joint Registry 2019b). Trotz enormer Anstrengungen in Forschung und Entwicklung ist 

jedoch die tatsächliche Ursache für ein solches Implantat-Versagen immer noch nicht 

eindeutig geklärt. Angesichts der aktuell wieder zu beobachtenden Zunahme von 

Revisionsfällen (Lee E. Bayliss et al. 2017b; Sean S Rajaee et al. 2018b) sind somit 

neue Perspektiven notwendig, um die individuellen Ursachen für das Versagen von 

Endoprothesen-Systemen differenzierter zu betrachten und biomechanisch einordnen 

zu können. 

Während die Reibung zwischen den Gelenkkomponenten zwar seit langem als 

primärer Risikofaktor für das Überleben des Gelenkersatzes im Mittelpunkt der 

orthopädisch-biomechanischen Forschung steht, ist das Wissen über die tatsächlich 

in vivo wirkende Reibung hierzu immer noch sehr begrenzt. Unterschiedliche in-vitro- 

und ex-vivo-Ansätze konnten zwar wesentlich dazu beitragen, die technische 

Standzeit von Hüftgelenksprothesen signifikant zu verbessern, jedoch ist trotz dessen 

die aseptische Lockerung weiterhin einer der Hauptgründe für die Durchführung von 

Implantat Revisionen (Australian Orthopaedic Association National Joint Replacement 

Registry (AOANJRR) 2019; Bergen 2019; CJRR 2008; Grimberg et al. 2020; Leif I 

Havelin et al. 2009; Huch et al. 2005; NJR Editorial Board NJRSC 2019). Ein besseres 

und differenzierteres Verständnis der in-vivo-Bedingungen, welche die Gelenkreibung 

und den daraus resultierenden Gelenkabrieb verursachen, ist daher dringend 

erforderlich. 

Für die systematische Erfassung der tatsächlich in vivo auftretenden Gelenkreibung, 

stellen instrumentierte Implantate, welche die wirkende Gelenkbelastung direkt in vivo 

messen, eine einzigartige technische Möglichkeit dar. Zu Beginn meiner 

wissenschaftlichen Arbeiten konnte ich am Julius Wolff Institut, gemeinsam mit der 

Arbeitsgruppe um Prof. Dr. Bergmann, ein instrumentiertes Hüftimplantat entwickeln, 

mit dem es weltweit erstmals möglich war, die in vivo auftretende Reibung im 

Hüftgelenkersatz direkt zu messen (Damm et al. 2010b). Nach umfangreichen 

mechanischen, biologischen und toxikologischen Prüfungen wurde dieses spezielle 

Implantat für die Anwendung am Menschen im Rahmen einer klinischen 
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Langzeitstudie zugelassen und zertifiziert. Im weiteren Verlauf des Projektes konnten 

so anschließend zehn besonders aktive Patienten mit symptomatischer Coxarthrose, 

welche für die Implantation eine Hüftendoprothese bereits indiziert waren, in die Studie 

eingeschlossen und mit diesem speziellen Mess-Implantat versorgt werden (DRKS-

ID: DRKS00000563). 

Mit allen Probanden wurden anschließend im postoperativen Verlauf von mehr als 10 

Jahren, systematische in-vivo-Belastungsmessungen bei unterschiedlichsten 

Aktivitäten durchgeführt. So konnten seit Studienbeginn bereits mehr als 40.000 in-

vivo-Belastungsdatensätze, bei insgesamt mehr als 1400 unterschiedlichsten 

Aktivitäten erhoben werden. Auf dieser Grundlage war es unter anderem möglich, 

erstmals systematische Daten  zu den in vivo wirkenden Gelenkbelastungen bei  

Physiotherapie und Rehabilitation (Damm, Schwachmeyer, et al. 2013; 

Schwachmeyer et al. 2013) und alltäglichen Aktivitäten (Angelini et al. 2018; G. 

Bergmann et al. 2016; Damm et al. 2017, 2020), als auch bei sportlichen Aktivitäten 

(Bergmann, Kutzner, et al. 2018; Damm et al. 2017; Haffer et al. 2021; Palmowski et 

al. 2021) in internationalen Fachzeitschriften zu publizieren. Im Zuge weiterer 

biomechanischer Grundlagenforschungen konnte darüber hinaus der Einfluss des 

individuellen und intraoperativ gesetzten Muskelschadens auf die individuelle in vivo 

wirkende Gelenkbelastungen untersucht und beschrieben werden (Damm et al. 2018, 

2019).  

Im Rahmen weiterer unmittelbarer Forschungskooperationen, unter anderem mit dem 

Helmholtz-Institut für Biomedizinische Technik der RWTH Aachen, wurden die in vivo 

erhobenen Gelenkbelastungsdaten darüber hinaus für die Entwicklung bzw. 

Weiterentwicklung präoperativer Planungstools, als auch zur Evaluation von 

unterschiedlichen Mehrkörper-Simulationsmodellen für die numerischen Bestimmung 

der individuellen Gelenkbelastungen genutzt (Asseln et al. 2013; Fischer et al. 2018, 

2021). 

Um Orthopäden, Physiotherapeuten, Patienten und interessierten Laien, aber auch 

der Industrie und biomechanischen Forschung einen unmittelbaren Zugang zu den 

erhobenen Belastungsdaten zu ermöglichen, wurden und werden im Rahmen meiner 

wissenschaftlichen Arbeiten kontinuierlich ausgewählte Beispiele der in-vivo-

Hüftgelenkbelastungen in der freien und öffentlich zugänglichen in-vivo-
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Belastungsdatenbank OrthoLoad.com veröffentlicht. Diese können unter Auswahl des 

Implantat-Typs „Hip Joint III“ bzw. bei Verwendung der Zugangs-URL: 

https://orthoload.com/database/?implantId=2355 ausgewählt, online dargestellt aber 

auch direkt heruntergeladen werden. 

Die vorliegende Habilitationsschrift ist eine Zusammenfassung meiner 

wissenschaftlichen Arbeiten zum Thema der in vivo wirkenden Reibung im 

endoprothetischen Hüftgelenkersatz. Diese weltweit einmaligen in-vivo-Belastungs- 

und Reibdaten haben gezeigt, dass die Gelenkreibung im künstlichen Gelenkersatz 

ein individueller und hochdynamischer Belastungsparameter ist (Damm, Joern Dymke, 

et al. 2013). Bereits die postoperativ zeitnah durchgeführten Messungen beim Gehen 

zeigten, dass das in vivo auftretende Reibmoment im Verlauf eines Schrittes nicht 

konstant ist, sondern sich stetig ändert. Mit Hilfe typischer Simulator-Versuche konnte 

dies hingegen bisher nur sehr eingeschränkt abgebildet werden. So wurde 

beispielsweise in einigen Studien das Gelenk ausschließlich in einer Ebene bewegt, 

wobei durch eine sinusförmige Pendelbewegung die Beugung und Streckung simuliert 

werden sollte (Brockett et al. 2006; Saikko 1992; Scholes, Unsworth, and Goldsmith 

2000; Williams et al. 2006). Weitere Bewegungsachsen wurden hierbei jedoch 

vernachlässigt. 

Die im Rahmen meiner wissenschaftlichen Arbeiten in vivo erhobenen Daten zeigten 

allerdings, dass die resultierende Gelenkreibung beim Gehen auch wesentlich durch 

Ab/Adduktionsbewegungen beeinflusst wird. So hat das durch diese 

Bewegungsrichtung wirkende Gelenkmoment (My) mit ca. 45% einen großen Anteil an 

der gesamten in vivo auftretenden Gelenkreibung (Mres) (Damm, Joern Dymke, et al. 

2013). Es konnte außerdem gezeigt werden, dass das resultierende Moment Mres beim 

Gehen im Verlauf des Lastzyklus, beginnend beim ipsilateralen bis hin zum 

kontralateralen Fersenkontakt kontinuierlich ansteigt. In-vitro-Daten, erhoben im 

Rahmen typischer Simulator-Versuche, zeigen hingegen während der 

Belastungsphase ein deutliches Reibungsplateau (Brockett et al. 2006; Williams et al. 

2006), was darauf hindeutet, dass die verwendeten Parameter die in-vivo-Situation nur 

eingeschränkt abbilden. 

Ungeachtet dessen konnte jedoch auch gezeigt werden, dass die maximalen in vivo 

auftretenden Reibmomente beim Gehen, die als Torsionsbelastung in das Pfanne-

Knochen-Interface übertragen werden, die in der Literatur als kritisch beschriebenen 
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Grenzwerte nicht überschreiten (Adler, Stuchin, and Kummer 1992; Curtis M. J. et al. 

1992; Fehring et al. 2014; Goriainov et al. 2014; Shim et al. 2006; Small et al. 2013; 

Tabata et al. 2015). Es kann somit gefolgert werden, dass die beim Gehen in der 

frühen postoperatven Phase auftretende Gelenkreibung kein mechanisch induzierter 

Riskofaktor für die frühe Pfannenstabilität ist. 

In einem weiteren Analyseschritt wurde auf Basis der erhobenen in-vivo-

Belastungsdaten außerdem erstmals der dreidimensional im Gelenk auftretende 

Reibungskoeffizient (µres) über den gesamten Bewegungszyklus bestimmt, um so 

einen Eindruck über die tatsächlich in vivo vorherrschenden Reib- und 

Schmierbedingungen zu erhalten (Damm, Joern Dymke, et al. 2013). Es konnte 

gezeigt werden, dass der Reibungskoeffizient beim Gehen im Verlauf eines 

Belastungszyklus nicht konstant ist, sondern sich ebenfalls kontinuierlich ändert. Er 

steigt, beginnend beim ipsilateralen Fersenkontakt bis hin zum kontralateralen 

Fersenkontakt, bzw. zum Beginn der ipsilateralen Hüftflexion kontinuierlich an und 

erreicht sein Maximum zu Beginn der Schwungphase. Diese sich wiederholenden 

Änderungen im Verlauf eines jeden Lastzyklus können mit einer wiederkehrenden 

Änderung der in vivo vorherrschenden Schmierbedingungen im Gelenk erklärt werden 

(Bishop, Hothan, and Morlock 2012; Hall et al. 1997; Scholes and Unsworth 2000; 

Unsworth 1978). 

Numerische Studien mit hart/hart-Paarungen zeigten, dass sich die Dicke des 

Schmierfilms im Verlauf eines Gangzyklus in Abhängigkeit der Lastphase und der 

wirkenden Gelenkkontaktkraft signifikant ändert (Meyer and Tichy 2003b; Williams et 

al. 2006). Daraus ergab sich, dass eine hohe Kontaktkraft während der Schwungphase 

die Neubildung des Schmierfilms in dieser Phase hemmte oder sogar verhinderte, 

welche jedoch die für eine optimale Gelenkschmierung in der nachfolgenden 

Lastphase erforderlich wäre. Der in vivo beobachtete deutliche Anstieg des 

Reibkoeffizienten zu Beginn der Hüftflexionsphase kann daher mit einen 

Zusammenbruch des Schmierfilms erklärt werden, der bereits durch einen kurzzeitige 

Unterbrechung der Gelenk-Relativbewegung verursacht wird, ähnlich wie es bereits 

bei in-vitro-Versuchen beobachtet wurde (Morlock et al. 2000). Unter der 

Voraussetzung, dass sich diese Beobachtungen teilweise auch auf hart/weich-

Paarung übertragen lassen, deuten die in-vivo-Daten darauf hin, dass der Schmierfilm 

beim Gehen aus dem Gelenkspalt herausgepresst, beim Übergang von Hüftextension 
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zu -flexion zusammenbricht, und anschließend während der Schwungphase wieder 

zurück in den Gelenkspalt transportiert wird. 

Auf der Basis weiterer postoperativer in-vivo-Belastungsmessungen konnte des 

Weiteren erstmals gezeigt werden, dass die Gelenkreibung in den ersten 12 Monaten 

in vivo kontinuierlich abnimmt, wenn auch mit hoher inter-individueller Variabilität 

(Damm, Bender, and Bergmann 2015a). Diese Änderung kann einerseits durch 

individuelle mechanisch-tribologisch induzierte "Einlaufeffekte" der Gelenkpartner 

erklärt werden, die wiederum abhängig vom Aktivitätsprofil der Patienten sind. 

Andererseits bieten aber auch die individuellen Fluideigenschaften der Synovia im 

Gelenkspalt bzw. deren individuelle Änderung im postoperativen Verlauf hier einen 

möglichen Erklärungsansatz (Fam et al. 2007). 

Die Schmiereigenschaften eines Fluides, insbesondere bei einem nicht-Newtonschen 

Fluid, hängen primär von Gleitgeschwindigkeit und Kontaktkraft und somit von der 

Scherbeanspruchung des Fluides ab (Balazs 1974; Fam et al. 2007; Hall and Unsworth 

1997; Scholes and Unsworth 2000). Ein potentielles strukturviskoses Verhalten des 

Fluides wird wiederum durch die Menge des individuell enthaltenen Hyaluronsäure-

Anteils bestimmt (Chikama 1985; Fam et al. 2007; Gao et al. 2011; Jebens and Monk-

Jones 1959; Mazzucco et al. 2002). Da die Gang- und somit die Gleitgeschwindigkeit 

im Gelenk zu den betrachteten Zeitpunkten (3 versus 12 Monate) aufgrund ähnlicher 

Ganggeschwindigkeiten zu beiden Untersuchungszeitpunkten vergleichbar waren, 

kann die beobachtete Abnahme der Reibbelastung jedoch ebenso auf zeitlich bzw. 

biologisch induzierte Änderungen der individuellen Fluidviskosität hindeuten. 

Der Effekt der Änderung der Schmierparameter und -filmdicke unter dem Einfluss 

statischer Belastungen ist in der technischen Tribologie hinlänglich bekannt (Byerlee 

1970; Chen 2014). Insbesondere der sich daraus ergebende Effekt der Anlaufreibung 

zu Beginn einer Bewegung unter Last, wurde bereits in der Literatur auf Basis von 

Simulator-Versuchen berichtet (Morlock et al. 2000; Nassutt et al. 2003). Im Rahmen 

weiterer in-vivo-Belastungsmessungen wurde der bereits in vitro beobachtete Effekt 

der Anlaufreibung und dessen potentielle Konsequenzen für die Gelenkreibung 

systematisch untersucht (Damm, Bender, et al. 2017b). So konnte gezeigt werden, 

dass bereits eine kurze Gangpause von nur wenigen Sekunden, bei Wiederaufnahme 
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der Bewegung eine im Vergleich zum kontinuierlichen Gehen um bis zu dreifach 

höhere Gelenkreibung bei vergleichbarer Gelenkkontaktkraft zur Folge hat. 

Die hier beobachtete Änderung der Reibung im Verlauf der ersten Schritte kann daher 

nur mit einer Änderung der individuellen Schmierbedingungen im Gelenk erklärt 

werden (Gao et al. 2011; Meyer and Tichy 2003b; Unsworth 1991). So wird während 

der Ruhephase und unter statischer Belastung der Schmierfilm abhängig von Last und 

Fluid-Viskosität aus dem Gelenk herausgedrückt und bricht infolgedessen zusammen. 

Im Verlauf der ersten Schritte gleiten dann beide Partner ‚ungeschmiert‘ aufeinander, 

da aufgrund der kontinuierlich wirkenden Gelenkkontaktkraft bis zu Beginn der ersten 

Schwungphase kein Fluid in die Kontaktzone zurücktransportiert werden kann. Im 

Verlauf der folgenden Schritte kann dann wieder ein Schmierfilm durch die 

Relativbewegung der Gleitpartner zueinander aufgebaut werden, was indirekt durch 

die Abnahme bzw. ‚Normalisierung‘ der in vivo gemessenen Gelenkreibung 

beobachtet werden kann. 

Die zu Beginn der Ganges deutlich erhöhte Reibung überschreitet zwar nicht die in der 

Literatur beschriebenen Grenzwerte der maximalen zulässigen Torsionsbelastung für 

das Pfanne-Knochen-Interface  (Adler et al. 1992; Curtis M. J. et al. 1992; Fehring et 

al. 2014; Goriainov et al. 2014; Shim et al. 2006; Small et al. 2013; Tabata et al. 2015), 

kann jedoch die Primärstabilität des Pfannenersatzes insbesondere bei einer 

suboptimal implantierten Pfanne gefährden (Curtis M. J. et al. 1992; Tabata et al. 

2015). 

Die Versorgung mit einem totalen Hüftgelenkersatz betrifft heute nicht nur 

ausschließlich ältere, sondern vermehrt auch immer jüngere (Nemes et al. 2020; 

Pabinger and Geissler 2014) und aktivere Patienten (U. Chatterji et al. 2004; W. L. 

Healy et al. 2008; Huch et al. 2005; B. C. A. Mancuso et al. 2009). Diese haben, neben 

dem primären Ziel der Schmerzfreiheit vermehrt auch den Anspruch, bereits kurz nach 

der Implantation nicht nur wieder frei gehen zu können, sondern möchten auch wieder 

sportlich aktiv sein (Lee E Bayliss et al. 2017; Flugsrud et al. 2007; Malchau et al. 2000; 

Sean S Rajaee et al. 2018a). 

Die Ansichten darüber, welche Aktivitäten als kritisch bzw. unkritisch für die langfristige 

Funktion des künstlichen Gelenkersatzes einzuordnen sind, gehen jedoch weit 

auseinander (Bender et al. 2022). Es werden Patienten daher oft sehr unterschiedliche 
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Empfehlungen gegeben (Golant et al. 2010; W. L. Healy et al. 2008; Healy et al. 2001; 

Hernandez-Molina et al. 2009; Klein et al. 2007; Krismer 2017; Kuster 2002; Laursen 

et al. 2014; Swanson et al. 2009; Widhalm et al. 1990). Der Fokus weiterführender 

wissenschaftlicher Analysen lag daher in der Gesamtbetrachtung der in vivo 

Reibbelastungen aller bis zu diesem Zeitpunkt erhobenen Aktivitäten (Physiotherapie, 

Alltag, Sport) mit dem Ziel, solche Aktivitäten zu identifizieren, welche ein potentielles 

reibungsinduziertes Risiko für den kurzfristigen als auch langfristigen Implantat-Erfolg 

darstellen könnten. Im Zuge dieser Untersuchungen konnten bei allen Patienten 

mehrfach Aktivitäten identifiziert werden, bei denen die aus der Literatur bekannten 

mechanischen Grenzwerte für die postoperative Pfannenstabilität deutlich 

überschritten wurden (Adler et al. 1992; Curtis M. J. et al. 1992; Fehring et al. 2014; 

Goriainov et al. 2014; Shim et al. 2006; Small et al. 2013; Tabata et al. 2015) und die 

somit als potentielle Risiko-Aktivitäten für die frühe als auch langfristige Stabilität des 

Pfanne-Knochen-Interfaces betrachtet werden müssen (Bergmann, Bender, et al. 

2018).  

Die Ergebnisse dieser systematischen Analysen zeigten, dass bei ca. 9% aller 

betrachten Aktivitäten kritische Reibbelastungen für die langfristige, aber 

insbesondere auch für die primäre Pfannenstabilität auftraten. Hierzu zählten vor allem 

Aktivitäten mit anhaltend hohen Gelenkkontaktkräften bzw. Aktivitäten ohne 

Entlastungsphasen im Verlauf der Aktivität (z.B. Vibrationstraining). Demgegenüber 

wurde außerdem beobachtet, dass bei Aktivitäten mit hohen Lasten und schnellen 

Lastwechseln (z.B. Joggen) niedrigere Reibbelastungen auftreten, als bei Aktivitäten 

mit vergleichsweise kleinen Lasten aber langsamen Lastwechseln (z.B. Gehen). 

Dieser Effekt kann wiederum mit einer geschwindigkeitsabhängigen Änderung der 

individuellen Schmierbedingungen im Gelenk erklärt werden (Gao et al. 2011; Meyer 

and Tichy 2003b; Unsworth 1991) und deutet so auf ein vorwiegend strukturviskoses 

Fluid-Verhalten der Gelenk-Synovia hin (Fam et al. 2007; Mazzucco et al. 2002). Je 

höher die Gleitgeschwindigkeit, umso größer ist die geschwindigkeitsabhängige 

Scherbelastung des Fluides und desto dünnflüssiger wird es bzw. umso größer wird 

dessen Fließfähigkeit (Abbildung 4). 

Es kann somit gefolgert werden, dass im Verlauf eines Bewegungszyklus (z.B. 

Joggen) der Schmierfilm zunächst, aufgrund der auf die Gleitflächen wirkenden 

Kontaktkraft, aus dem Gelenkspalt herausgepresst wird. Im weiteren Verlauf, während 
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der Entlastungsphase, bei der im Gelenkspalt höhere Gleitgeschwindigkeiten bei 

kleineren Kontaktkräften auftreten, erfolgt dann der Rücktransport des Fluides in den 

Gelenkspalt und der Aufbau eines neuen Schmierfilms. In der frühen postoperativen 

Phase, während der Mobilisation sollten daher eher dynamische Aktivitäten mit 

niedrigen Gelenkkontaktkräften und gleichmäßigen Lastwechseln durchgeführt 

werden (z.B.: Fahrradergometer). Aktivitäten mit hohen Gelenkkontaktkräften, 

langsamen Lastwechseln und großen Bewegungsumfängen sollten hingegen 

vermieden werden, um insbesondere die Implantat-Osseointegration nicht zu 

gefährden. Hierzu gehören vor allem einbeinig durchgeführte Aktivitäten, aber auch 

Aktivitäten mit konstant hoher Gelenkkontaktkraft und schnellen Lastwechseln (z.B.: 

Vibrationstraining).  

Durch die eigenen Arbeiten konnte gezeigt werden, dass die Reibung im 

Hüftgelenkersatz von den verwendeten Gleitpartnern, den individuellen 

Schmierbedingungen als auch den durchgeführten Aktivitäten beeinflusst wird. 

(Bergmann, Bender, et al. 2018; Damm, Bender, et al. 2017b; Damm, Joern Dymke, 

et al. 2013; Damm et al. 2015a) Dies findet sich auch in der Literatur bestätigt (Affatato 

et al. 2008; Brockett et al. 2006; Fisher and Dowson 2016; Hall et al. 1997; Morlock et 

al. 2000; Scholes, Unsworth, Hall, et al. 2000), (Jalali-Vahid et al. 2001; Mattei et al. 

2010, 2011; Scholes, Unsworth, Hall, et al. 2000; Scholes and Unsworth 2000, 2006; 

Unsworth 1978; Williams et al. 2006).  

Ein weiterer potenzieller Einflussparameter ist aus mechanischer Sicht jedoch auch 

die individuelle Gelenküberdachung bzw. die lasttragende Kontaktfläche im Gelenk, 

die durch die intraoperativ definierte Implantat-Orientierung von Schaft und Pfanne 

zueinander bestimmt wird. Klinisch wird eine solche ‚optimale‘ Gelenküberdachung 

primär vor dem Hintergrund der Minimierung des Luxationsrisikos bei alltäglichen 

Aktivitäten betrachtet (Kennedy et al. 1998; Korduba et al. 2014; Lewinnek et al. 1978; 

Nevelos et al. 2001; Wan et al. 2008) und weniger zur Minimierung der Gelenkreibung. 

Am bekanntesten ist die von Lewinnek (Lewinnek et al. 1978) postulierte „Safe Zone“, 

welche eine maximale Gelenküberdachung im Alltag sicherstellen soll, um so ein 

langfristiges Überleben des Gelenkersatzes, insbesondere der Gelenkpfanne zu 

gewährleisten. Allerdings zeigten retrospektive Versagensanalysen keinen 

Unterschied zwischen den Revisionsraten von Pfannen, die innerhalb bzw. außerhalb 

der „Safe Zone“ implantiert wurden (Abdel et al. 2016; Parratte et al. 2016). 
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Verschiedene Studien konnten bereits zeigen, dass der reibungsinduzierte Abrieb im 

Gelenk direkt durch die individuelle Gelenküberdachung beeinflusst wird (Nevelos et 

al. 2001; Wan et al. 2008). 

Im Rahmen einer weiteren prospektiven Studie auf Basis der in-vivo-Belastungsdaten 

beim langen Gehen wurde daher untersucht, inwiefern die Implantat-Positionierung 

bzw. die individuelle Gelenküberdachung, aber auch die individuelle Gelenkkinematik 

die in vivo wirkende Gelenkreibung und den daraus resultierenden reibungsinduzierten 

Temperaturanstieg im Gelenkersatz beeinflusst (Damm et al. 2021). Die Ergebnisse 

dieser Studie zeigten, dass die Reibung und somit die reibungsinduzierte 

Temperaturerhöhung im Gelenk primär von der intraoperativ definierten Implantat-

Orientierung bzw. der tragenden Gelenkkontaktfläche, als auch durch die Lage des 

Kontaktpfades in der acetabulären Gleitfläche beeinflusst wird. 

Es konnte gezeigt werden, dass je zentraler die Lage des individuellen Kontaktpfades 

in der Pfanne bzw. je größer die lasttragende Gelenkkontaktfläche ist, desto höher ist 

die in vivo wirkende Gelenkreibung beim Gehen und der sich daraus ergebenen 

Temperaturanstieg im Hüftgelenk. Aus mechanischer Sicht bedeutet dies, je größer 

der Summen-Anteversionswinkel von Implantat-Schaft und -Pfanne, umso mehr 

verschiebt sich der Kontaktpfad zum Pfannenrand und umso kürzer ist der Weg für 

den Rücktransport der Synovia in die Lastzone. Dies wiederum bedeutet, je kürzer 

dieser Rücktransportweg, desto schneller und besser kann der Schmierfilm im Gelenk 

für die anschließende Lastphase aufgebaut werden und umso niedriger ist die dann 

auftretende Gelenkreibung. Insbesondere, weil durch jüngere bzw. auch sportlich 

aktivere Patienten, die heute einen totalen Gelenkersatz erhalten, die Anforderungen 

an Belastbarkeit und Lebensdauer der Implantate signifikant steigen, sollten etablierte 

„Safe Zonen“ vor dem Hintergrund der in vivo wirkenden Gelenkreibung neu bewertet 

und kritisch überarbeitet werden. Insbesondere die gezeigten tribologischen 

Einflussparameter sollten in diese Überarbeitungen mit einbezogen werden. 

 

Limitationen 

Im Rahmen der zugrundeliegenden klinischen Studie und meinen darauf aufbauenden 

wissenschaftlichen Arbeiten war es erstmals möglich einen weltweit einzigartigen 

Datensatz zu den in vivo wirkenden Gelenkbelastungen und der korrespondierenden 
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Gelenkreibung, mit einem außergewöhnlich langem Untersuchungszeitraum von mehr 

als 10 Jahren, zu erheben. 

Diese in vivo Daten basieren jedoch ausschließlich auf einer kleinen Patientengruppe 

von 10 besonders jungen und aktiven Coxarthrose-Patienten, mit einem 

durchschnittlichen Implantationsalter von 52 Jahren. Da davon ausgegangen werden 

muss, dass sich die spezifischen Parameter der individuellen Synovia im Hüftgelenk 

bzw. der Pseudo-Synovia im künstlichen Gelenkersatz mit dem Alter ändern, können 

nur eingeschränkte Aussagen über die in vivo wirkenden Reibparameter in einer 

jüngeren bzw. älteren Patienten Kohorte getroffen werden. 

Die Geschlechterverteilung innerhalb dies Probandengruppe ist mit acht Männern und 

zwei Frauen sehr ungleich verteilt. Um geschlechterspezifische Belastungs- und 

Reibanalysen durchführen zu können wäre eine entsprechende Rekrutierung von 

weiteren sechs weiblichen Probanden unerlässlich. 

Das instrumentierte Hüftimplantat wurde im Rahmen der Studie ausschließlich mit 

einer Hart-Weich-Gleitpaarung, bestehend aus einer Al2O3 Keramik und einem 

Kopfdurchmesser von 32mm, sowie jeweils mit einem hochvernetztem UHMWPE 

Pfannen Inlay kombiniert. Es wurden keine weiteren Gleitpaarungen und 

Kopfdurchmesser implantiert. Entsprechende in vivo Vergleichsdaten für andere 

Gleitpaarungen wie beispielsweise weitere typische Hart/Hart Paarungen oder 

Hart/Weich Paarungen stehen daher nicht zur Verfügung. 

Im Rahmen meiner wissenschaftlichen Arbeiten wurden bisher ausschließlich in vivo 

erhobenen Belastungsdaten analysiert und interpretiert. Zur Bestätigung der auf 

diesen Ergebnissen beruhenden Erkenntnisse sind systematische in-vitro Versuche 

notwendig. Insbesondere auch um spezifische Aussagen zu den individuellen 

Fluidparametern und den sich daraus in vivo vorherrschenden Schmierbedingungen 

im Gelenk machen zu können. Diese so gewonnenen Erkenntnisse können dann für 

weitere tribologische Optimierung der aktuellen Gleitpartner-Technologien, 

insbesondere aber auch für eine Evidenz basierte Auswahl der zu implantierenden 

Gleitpartner, genutzt werden. Ein solch kombinierter in-vivo/in-silico Ansatz würde 

dann eine detaillierte und systematische Analyse der wirkenden Reibung unter 

realistischeren Umgebungsbedingungen ermöglichen, mit dem Ziel das 

reibungsinduzierte Versagensrisiko und somit das individuelle Revisionsrisiko des 
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Gelenkersatzes, vor allem für die heute jüngeren und deutlich aktiven Patienten, zu 

reduzieren. 

 

Zusammenfassung 

Im Rahmen der durchgeführten Langzeituntersuchungen und den sich daraus 

ergebenden wissenschaftlichen Arbeiten war es weltweit erstmals möglich, die 

wirkende Reibung im totalen Hüftgelenkersatz direkt in vivo zu messen. So konnte 

unter anderem gezeigt werden, dass die Gelenkreibung in vivo ein hochdynamischer 

Belastungsparameter ist (Originalarbeit 2.1), welcher interindividuell stark variiert, 

dessen Höhe und Verlauf von der durchgeführten Aktivität, dem jeweiligen 

Aktivitätsablauf, als auch vom betrachteten postoperativen Zeitpunkt abhängt 

(Originalarbeit 2.2). 

Es konnte darüber hinaus gezeigt werden, dass die Gelenkreibung nach und während 

langanhaltender Gelenkbelastung, ohne zwischenzeitliche Entlastung des Gelenkes, 

deutlich bis kritisch erhöht ist (Originalarbeit 2.3). Dieser Effekt wurde nach kurzen 

Gangpausen, aber auch bei mehr als 100 weiteren alltäglichen und sportlichen 

Aktivitäten beobachtet (Originalarbeit 2.4). Diese Beobachtungen können durch eine 

Änderung der individuellen Schmierbedingungen in Abhängigkeit der individuellen 

Gelenkkinematik erklärt werden. Diese deutlich erhöhten Reibbelastungen in der 

Gelenkgleitfläche werden unter anderem als Torsionsbelastung direkt in das Pfanne-

Knochen-Interface übertragen und sind somit auch ein potentieller mechanischer 

Risikofaktor für die individuelle Implantat- und Pfannenstabilität. 

Darüber hinaus zeigten die im Rahmen der Arbeiten durchgeführten Datenanalysen 

zur in vivo wirkenden Gelenkreibung auch, dass diese wesentlich von der intraoperativ 

definierten Implantat-Orientierung und somit von der Größe der lasttragenden Fläche, 

bzw. durch die Lage des Kontaktpfades in der Pfanne, bestimmt wird. Es konnte 

gezeigt werden, je kleiner der Summen-Anteversionswinkel zwischen Implantat-Schaft 

und –Pfanne ist, also desto größer die lasttragende Fläche, umso weiter ist der 

Kontaktpfad zur Mitte des Pfannenersatzes orientiert und desto höher ist die in vivo 

auftretende Gelenkreibung. Die in vivo wirkende Gelenkkontaktkraft spielt hierbei, im 

Vergleich zum Einfluss der individuellen Implantat-Orientierung, hingegen nur eine 

untergeordnete Rolle (Originalarbeit 2.5).  
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