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1.EINLEITUNG 

1.1.Kurzschaftendoprothetik 

Die Entwicklung des Hüftgelenkersatzes hat sich von den frühen Anfängen in den 1900 Jahren [32] 

bis heute zu einer der erfolgreichsten Operationen [55] entwickelt. 

Nachdem erste Versuche, das Hüftgelenk durch körperfremdes Material, wie Elfenbein und Glas zu 

ersetzen, gescheitert waren, wurde im Jahr 1940 die erste Prothese aus Metall implantiert [55; 25 

;32]. Die grundsätzliche Idee Polyethylen und Zement zu verwenden stammt aus dem Jahre 1960 von 

Charnley. So entstand das Prinzip der Hüfttotalendoprothese (Hüft-TEP), wie es heute noch 

Anwendung findet [25]. Dabei konnten bereits 1969-1971 implantierte Hüft-TEPs zu rund 80% eine 

Standzeit von 25 Jahren erreichen [6]. Im Laufe der Jahre wurden Modelle und Operationstechniken 

weiter entwickelt. 2011 wurden in Deutschland 284 Prothesen pro 100.000 Einwohner implantiert 

[103]. Dabei wird die Standzeit einer zementfrei implantierten Geradschaftprothese immer weiter 

verbessert. Die Bicontact® Geradschaftprothese wurde beispielsweise in einer Studie über eine 

Laufzeit von über 20 Jahren nur in 5% der Fälle revidiert [4]. 

Die Ergebnisse, die mit Hüft-TEPs erreicht werden, machen diese Operation zur einem der 

erfolgreichsten Eingriffe in der Chirurgie [55]. Da jedoch die Indikationen für den Hüftgelenkersatz 

ausgeweitet werden, ist das Bestreben nach Neuentwicklungen und Innovationen nicht erschöpft. 

Heute sind 20% der Patienten, die eine Hüft-TEP erhalten jünger als 60 Jahre [21]. In diesem Alter 

kann durch die Implantation einer Hüft-TEP auch die Arbeitsfähigkeit wiederhergestellt werden. 

Besonders das komplexere Anspruchsprofil junger Patienten hinsichtlich Mobilität und 

Lebensqualität sowie die zu erwartenden Revisionsoperationen erfordern die Entwicklung von 

knochensparenden Implantaten. Die primär implantierten Hüft-TEPs werden durch dieses 

Patientenkollektiv länger und intensiver beansprucht. Gleichzeitig liegt deren Lebenserwartung bei 

der Primärimplantation über der erfahrungsgemäßen Standzeit einer Hüft-TEP [4; 68; 70]. Die 

Implantate können verschleißen oder sich aus dem umgebenden Becken- oder Femurknochen 

lockern [5; 6]. Eine oder mehrere Revisionsoperationen sind aufgrund dessen nach dem aktuellen 

Stand der Forschung und Entwicklung für die meisten Patienten zu erwarten. Deshalb versucht man 

den Zeitpunkt der Primärimplantation durch konservative Methoden möglichst hinaus zu zögern. 

Trotzdem führen eine Einschränkung der Mobilität, die durch eine Koxarthrose entstehen kann und 

ein vermehrter Schmerzmittelgebrauch für den Patienten zu gesundheitlichen Risiken sowie 

gesellschaftlichen und wirtschaftlichen Einbußen. Das führt dazu, dass nach der individuellen 

Abwägung von Risiken und Nutzen bei fortgeschrittener Koxarthrose und entsprechendem 
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Abb. 3: Die Drucksc

8 

 
 

nd so für eine bessere 

Fixation bereitet vielen 

nschmerz.  

schen Lockerungen im 

über 50 Jahren [107], 

 zur Implantation bei 

107] und das Konzept 

 

ckscheibenprothese 
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Ergebnissen und verzeichnen einige aseptische Lockerungen. Zudem wird von Schwierigkeiten bei 

der Revision, insbesondere bei der Explantation, der Prothesen aufgrund der makroporösen 

Oberfläche berichtet [44]. Mittlerweile ist diese Prothese nicht mehr erhältlich. 

 

Spiron® Schenkelhalsprothese 

Die Spiron® Schenkelhalsprothese wird seit 2001 implantiert und ist eine selbstschneidende 

Schraube mit konischen Aufbau, die sich alleinig in den unmittelbar subcapital abgetrennten 

Schenkelhals zementfrei verankern soll [8]. Im Gegensatz zu anderen Kurzschaftprothesen ist der 

Querschnitt der Spiron® Schenkelhalsprothese nicht oval, sondern um das Einschrauben zu 

ermöglichen, rund. Der Hersteller gibt an, dass durch die schraubenartige Form zur Implantation 

keine zusätzliche Raspel erforderlich sei, die wenigen verdrängten Knochenzellen im Körper 

verblieben und durch das Gewinde eine möglichst große Kontaktfläche entstehe. Der Titankorpus ist 

mit Calcium-Phosphat der zweiten Generation überzogen. Dieses und die Form mit scharfen Kanten 

sollen eine gute ossäre Integration induzieren [8]. Auf den 12/14-er Konus können standardisierte 

Hüftköpfe angebracht werden. Die Indikation muss auch bei dieser Prothese kritisch gestellt werden. 

Postoperativ ist eine sechswöchige Teilbelastung notwendig, die der Patient konsequent umsetzen 

können muss [61]. Eine gute Knochenqualität und die Voraussetzungen für eine gute Einheilung 

(nicht gegeben bei laufender Chemotherapie, starkem Rauchen etc.) müssen gegeben sein [61]. In 

einer Studie an Hundeknochen zeigte sich eine verbesserte Stabilität im Vergleich zu einem 

Standardschaft [106]. Klinische Studien mit einem Follow-up von über 5 Jahren stehen jedoch derzeit 

noch aus. 

 

Silent® Prothese 

Die Silent® Prothese wird seit 2003 implantiert. Ziel dieser Prothese ist eine Vermeidung von 

Relativbewegungen von Knochen und Implantat. Dieses neue Konzept wurde vor der Implantation im 

Patienten in vitro besonders auf die Primärstabilität getestet [104; 105]. Der im Querschnitt runde 

Titankonus soll sich mit der mit Hydroxylapatit beschichteten Oberfläche metaphysär verankern. Das 

Ende ist abgerundet und poliert. Der Durchmesser kann in 2 mm Schritten und die Länge in 5 mm 

Schritten gewählt werden. Die richtige Größenwahl und korrekte Positionierung sind essentiell für 

das Outcome, weshalb die Prothese hohe Ansprüche an den Operateur stellt [48; 52; 9]. Erste 

klinische Ergebnisse sind bei Einhaltung der strengen Indikation und Anwendung durch einen 

ausreichend geschulten Operateur jedoch vielversprechend [79]. 



 

1.3.2.Schenkelhals-teilerhalten

Die Schenkelhals-teilerhaltende

Resektionshöhe aus [48]. Durch

valgischen Hüften weniger) kann

rekonstruiert werden [48]. Die Gr

hierdurch ergibt sich der limitiere

sollte. 

 

C.F.P. ® Schaft 

Der C.F.P. ® Schaft (Firma Link, Ha

seit 1999 in Verbindung mit 

implantiert. Der Name der Pro

Prothese. „Collum Femoris Prese

nur wenig Schenkelhals reseziert

spätere Revisionen zur Verfügu

Kalziumphosphatbeschichtung ist

seinen verschieden starken Krümm

an die mediale Kortikalis an

verankern. Besonderheiten sind
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CCD-Winkel beträgt 135° [48]. Durch einen etwas kürzeren Hals soll das Risiko der 

Beinlängendifferenz laut Hersteller verringert werden, trotzdem sollen übliche Gleitpaarungen 

möglich sein. Gleichzeitig ist die Halsform so gewählt, dass Impingement und Versagen bei 

Lastspitzen verhindert werden sollen. Auffällig ist die Form des Korpus. Dieser bildet einen 8° Konus, 

dessen Querschnitt im Verlauf von rund nach proximal ellipsenförmig wird. Zudem ist der 

Querschnitt mit kleinen Ausläufern nach anterior und posterior ausgestattet, die mehr 

Rotationsstabilität geben und damit die Primärstabilität erhöhen sollen. Für ein gutes Einwachsen 

soll eine Hydroxylapatitschicht auf einer makroporösen Reintitanschicht sorgen. Die Spitze ist 

abgerundet und poliert [53]. Erste klinische Ergebnisse liegen vor und zeigen bei relativ kurzem 

Follow-up (24 Monate) eine Versagensrate von 1% [53]. 

 

MiniHip® Kurzschaftprothese 

Die MiniHip® Kurzschaftprothese (Corin Group, Cirencester, United Kingdom) ist seit 2007 auf dem 

Markt und basiert auf CT Bildern der Femora von Koxarthrosepatienten. Sie ist in neun Größen 

erhältlich, bei denen sich Schaftlänge, Halslänge und Offset proportional zueinander verhalten. Die 

Schenkelhalsresektionshöhe kann variabel gewählt werden. Der Korpus ist gebogen, soll den 

Schenkelhals füllen und sich an den medialen Kalkar anlegen. Zwei Finnen befinden sich anterior und 

posterior und sollen eine Rotationsstabilität garantieren. Während die Spitze poliert ist, damit die 

Prothese sich distal nicht fixiert und somit laut Hersteller Oberschenkelschmerzen vermieden 

werden, ist der metaphysär zu liegen kommende Anteil des titanligierten Korpus zur besseren 

Sekundärstabilität mit einer zweifachen Hydroxylapatitschicht überzogen [47]. Der Prothesenhals ist 

schmal gewählt um einen größeren Bewegungsumfang zu erreichen. Der 12/14 Konus erlaubt die 

Kombination mit bewährten Gleitpaarungen. Die Rekonstruierbarkeit von präoperativen, 

anatomischen Verhältnissen zeigte sich in einer klinischen Studie positiv [49]. Zudem sind erste 

klinische Ergebnisse bezüglich prothesenspezifischen Komplikationen und postoperativer 

Lebensqualität der Patienten vielversprechend [47]. 

 

Nanos Kurzschaft 

Der Nanos-Kurzschaft (Smith&Nephew, Andover, Massachuetts) wird seit 2004 verwendet. Es 

handelt sich um einen metaphysär verankernden, gebogenen Schaft mit trapezoidem Querschnitt 

[48]. Die triple-Keilform soll eine gute Anpassung an den Schenkelhals ermöglichen. Die Form des 

Prothesenschaftes ist Resultat einer CT-Analyse von 585 CT-Daten verschiedener humaner Femora. 
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Der proximal osteokonduktiv beschichtete Korpus (Titan-Plasma- und Calcium-Phosphat- 

Beschichtung) soll sich langstreckig an den medialen Kalkar anlegen. Die leicht verjüngende und 

polierte Spitze kommt idealerweise distal an der lateralen Femurkortikalis zum Liegen [86]. Die 

eintreffende Kraft wird außerdem über eine verdichtete Spongiosa vermittelt, die das Ergebnis eines 

speziellen Operationsschrittes ist. Es stehen zehn verschiedene Größen zur Anpassung an die 

anatomischen Gegebenheiten des Patienten zur Verfügung. Zudem kann der Schenkelhals variabel 

reseziert werden. Ein schmaler, polierter Prothesenhals erlaubt eine große Bewegungsfreiheit und 

soll einen Abrieb im Fall eines Impingements verhindern. Es kommt auch hier ein 12/14 Konus zur 

Verwendung. Als Kontraindikation gilt eine extreme Coxa valga oder ein CCD-Winkel unter 125°. Die 

mittelfristigen Standzeiten in ersten Studien sind vielversprechend [22; 33; 59]. 

 

1.3.3.Schenkelhals-resezierende Kurzschaftprothesen 

Die individuelle Biomechanik des Patienten wird bei den Schenkelhals-resezierenden 

Kurzschaftprothesen bei vielen Implantaten durch Modularität der Implantate versucht 

wiederherzustellen [48]. Zu diesen Prothesen gehört auch der Mayo® Schaft, auf den bereits 

eingegangen wurde (Kapitel 1.2.2). 

 

Proxima® Prothese 

Die Proxima® Prothese (Depuy, Warsaw, Indiana) soll den proximalen Markraum füllen, sich so an die 

Anatomie anpassen und sich meta-diaphysär verankern. Auffällig ist die Oberfläche des Titankorpus, 

der wie viele andere Prothesen mikroporös gestaltet und mit Hydroxylapatit überzogen ist. Zusätzlich 

werden hier sogenannte ZTT® Steps (stufenförmige Einkerbungen) verwendet. Die relativ kurze 

distale Spitze ist wie bei anderen Kurzschaftprothesen poliert. In der seitlichen Ansicht ist eine 

Krümmung zu erkennen, die eine spezielle OP-Technik [31] erfordert. Es liegen neun Größen mit zwei 

Offsetvarianten vor. Nachteilig erscheint hier der große Verlust an spongiöser Knochensubstanz zu 

sein, der für eventuell nötige Revisionen, speziell bei jüngeren Patienten mit hoher Lebenserwartung, 

zu Verankerungsproblemen führen kann. In klinischen Studien wird, bei einem maximalem Follow-up 

von drei Jahren, bisher von keiner nötigen Revision berichtet [31; 59; 96]. Damit zeigt sich jedoch 

auch, dass hier Erfahrungen fehlen. 
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Fitmore® Kurzschaftprothese 

Bei der Fitmore® Kurzschaftprothese (Zimmer Orthopedics, Warsaw, Indiana) wird eine 

standardisierte Resektion angewendet. Durch insgesamt 56 verschiedene Variationen wird daraufhin 

eine patientenspezifische Rekonstruktion der Anatomie angestrebt. Dabei ist die Schaftlänge 

unabhängig vom Offset wählbar. Eine abweichende Ante- oder Retroversion kann mit dem 

trapezförmigen Schaft korrigiert werden. Dieser soll sich mit seinem gebogenen Design an die 

mediale Kurvatur und die laterale Kortikalis anlegen. Die Primärstabilität wird zusätzlich durch eine 

Dreipunktfixation in der lateromedialen Ebene und einer reinen Titanlegierung im metaphysären 

Bereich erzielt. Durch die Krümmung des nach distal doppelt konisch verlaufenden Schaftes wird im 

Vergleich zu Geradschaftprothesen Knochen an den Trochanteren geschont. Ein V-förmiger Hals soll 

Bewegungsfreiheit garantieren. Die Primärstabilität zeigte sich in einer Studie an Kunstknochen [73], 

ebenso wie die Osseointegration nach einem Jahr [29] zufriedenstellend. Das Ergebnis bestätigte sich 

klinisch [37], jedoch liegt auch hier keine Langzeitstudie vor. 

 

Die Metha® Kurzschaftprothese wird zu den Schenkelhals-teilerhaltenden Kurzschaftprothesen 

gezählt [99]. Im Folgenden soll ausführlicher auf diese eingegangen werden. 

 

1.4.Die METHA®-Kurzschaftprothese 

1.4.1.Beschreibung der Metha® Kurzschaftprothese 

Die Metha® Kurzschaftprothese (BBraun, Aesculap, Tuttlingen, Deutschland) wurde auf Basis des 

Mayo® Kurzschaftes entwickelt [57], der durch gute klinische Ergebnisse überzeugt. Der Name der 

Kurzschaftprothese bezeichnet ihre postulierte, rein metaphysäre Verankerungsform: 

“MEthaphyseal Total Hip Arthroplasty”. Die seit August 2004 implantierte Prothese besteht aus 

einem kragenlosen, gekrümmten Titankorpus, der in neun Größen erhältlich ist und mit neun 

modularen Konusadaptern kombiniert werden kann. Die Länge des Schaftes beträgt 97,5 mm bis 

122,5 mm [Aesculap AG, 2015 106 /id]. Drei unterschiedliche CCD-Winkel (120°, 130°, 135°) sollen, 

ebenso wie die verfügbaren Ante- und Retrotorsionswinkel (-7,5°, 0°, +7,5°) dem Operateur die 

Möglichkeit geben, die individuelle Anatomie des Patienten wiederherzustellen. Teilweise sind diese 

Kombinationen auch als Monoblock vorhanden.  

Der trapezförmige Querschnitt des Korpus verläuft nach distal konisch verjüngend und schließt mit 

einer polierten, gebogenen Spitze ab (Abb. 7). Die oberen zwei Drittel des Korpus sind zur besseren 
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1.4.3.Vor- und Nachteile von der METHA®-Kurzschaftprothese 

Kurzschaftprothesen werden allgemein einige Vor- und Nachteile zugesprochen. Der Erhalt von 

Knochensubstanz bei der Primärimplantation durch die kürzere Schaftlänge, die höhere 

Resektionshöhe und dem formbedingten Erhalt von Spongiosa bei vielen Modellen, ist insbesondere 

für jüngere Patienten, die durch ihre Lebenserwartung zum Teil mehrere Wechseloperationen 

erwarten müssen, sehr vorteilhaft [48]. 

Durch die proximale Verankerung soll gemäß des Wolffschen Gesetzes [110] der Stress-Shielding-

Effekt vermindert werden, sodass negative Umbauprozesse, die nach Implantation von 

Standardschäften einen weiteren Verlust von Knochensubstanz bewirken, reduziert werden. Studien 

belegen die Hypothese der proximalen Krafteinleitung für verschiedene Modelle [7; 56; 59]. Ein 

möglicher Zusammenhang zwischen Ausmaß des Stress-Shielding-Effektes und Lockerungsrate ist 

jedoch bisher noch nicht belegt. 

Minimal-invasive Operationsmethoden werden mit Kurzschaftprothesen erleichtert [60]. Da die 

Kurzschaftprothesen kürzer, meist etwas gebogener und teilweise etwas Schenkelhals erhalten 

bleibt, werden bei der Implantation die Ansätze der Glutealmuskulatur im Vergleich zur 

Geradschaftprothese mehr geschont. Dieses muskelschonende Vorgehen bewirkt eine schnellere 

Rehabilitation [38; 40; 65; 94], die eine kürzere Krankenhausaufenthaltsdauer, ein früheres 

Wiedereinsteigen in den Beruf der jungen Patienten ermöglicht und somit weniger Kosten 

verursacht. Zudem erreichen Patienten in klinischen Studien nach Implantation einer 

Kurzschaftprothese postoperativ ein gutes Aktivitätsniveau [85]. Der Blutverlust während der 

Operation ist bei der Implantation von Kurzschaftprothesen im Vergleich zu Geradschaftprothesen 

geringer [65], was nicht nur durch die muskelschonenden Zugänge, sondern auch durch eine 

minimale Eröffnung des Markraums der Femora erreicht wird. 

Molli et al. belegte durch einen Vergleich mit Geradschaftprothesen eine geringere Rate an 

intraoperativen Komplikationen, wie z. B. periprothetische Frakturen [64]. Während der Autor bei 

einer Studienlaufzeit von 2,5 Jahren keine Unterschiede der Standzeit oder des klinischen Outcomes 

feststellen konnte. 

Die Zufriedenheit der Patienten, ihre Mobilität und die Standzeit der Prothese werden auch von der 

Rekonstruktion der Anatomie beeinflusst. Studien konnten zeigen, dass eine Wiederherstellung von 

Beinlänge, CCD-Winkel und Offset durch Kurzschaftprothesen möglich ist [47; 79; 14]. 

Jedoch sind Kurzschaftprothesen nicht für jede Indikation geeignet [35; 40]. Bei extremer 

Hüftdysplasie, ausgeprägter Hüftkopfnekrose oder nach Schenkelhalsfraktur kann die 
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Verwendbarkeit von Kurzschaftprothesen eingeschränkt sein. Dabei haben gerade junge Patienten, 

für die Kurzschaftprothesen primär entwickelt wurden, häufig sekundäre Koxarthrosen, bei denen 

die Knochenqualität reduziert sein kann. Inwieweit auch hier Kurzschaftprothesen eingesetzt werden 

können, müssen klinische Untersuchungen noch zeigen. Erste Ergebnisse bei Hüftkopfnekrose liegen 

inzwischen vor und geben Hinweise auf die Anwendbarkeit bei dieser Diagnose [27; 91]. Auch bei 

Hüftdysplasie liegen erste vielversprechende Kurzzeitstudien vor, die durch eine gute Rekonstruktion 

der Biomechanik und ein überzeugendes klinisches Ergebnis eine mögliche Ausweitung der 

Indikation thematisieren [14]. 

Zudem muss bedacht werden, dass neue Prothesensysteme auch das Erlernen der Operationstechnik 

erfordern [15; 31; 35] und durch eine relativ flache Lernkurve Fehler in der Anwendung entstehen 

können. Bei der Implantation wird daher zum Teil ein intraoperatives Röntgen empfohlen [92]. 

Kritiker befürchten aufgrund der kleineren Oberfläche eine geringere Primärstabilität. In Studien 

belegt sich das aber nicht. Es wird sogar eine bessere Rotationsstabilität als bei 

Geradschaftprothesen beschrieben [7; 78]. Eine gute Primärstabilität ist wichtig für eine gute 

Osseointegration [104]. Bei Kurzschaftprothesen steht weniger Oberfläche zur Verfügung, in die 

Knochen einwachsen kann, was eine schlechtere Sekundärstabilität verursachen könnte. Jedoch wird 

Knochenaufbau durch Krafteinwirkung bedingt, sodass sich in sogenannten DEXA (Dual-Energy x-ray 

Absorptiometry) – Studien ein gutes Einwachsen der Prothesen zeigt [59; 56]. Bei solchen Studien 

wird die Knochendichte unmittelbar postoperativ und in bestimmten Zeitabschnitten gemessen und 

verglichen. Dabei erfolgt die Einteilung der Femora in sogenannte Gruen-Zonen von lateral-proximal 

nach medial-proximal in sieben Bereiche. Eine Zunahme der Knochendichte wird als Knochenaufbau 

gewertet, eine Abnahme als Abbau. Dabei zeigen Kurzschaftprothesen im Vergleich zu 

Standardprothesen eine geringere Abnahme der Knochendichte postoperativ [2; 80].  

Der größte Nachteil von Kurzschaftprothesen ist, dass kaum Langzeitergebnisse vorliegen, die einen 

klinischen Vorteil belegen. Mittelfristige Studien zeigen bisher aussichtsreiche Ergebnisse [99]. Viele 

Autoren halten Kurzschaftprothesen für eine gute Alternative für junge Patienten, die durch einen 

hüftendoprothetischen Ersatz an Lebensqualität und Mobilität gewinnen können [36; 44; 65; 69; 85; 

89]. 

Die Metha® Kurzschaftprothese im Besonderen ähnelt dem Vorreiter der Kurzschaftprothese, der 

Mayo® Kurzschaftprothese [65], in vielen Punkten. Sie weist nur wenige Unterschiede in der 

Beschichtung, Modularität und im proximalen Bereich auf [95]. Sie verankert sich wie diese über 

mehrere Punkte metaphysär, erreicht durch ihren weniger runden Querschnitt allerdings eine 

bessere Rotationsstabilität [83]. 
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Die sehr gute Primärstabilität der Metha® Kurzschaftprothese erlaubt eine Belastung mit dem vollem 

Körpergewicht postoperativ [13; 95], wobei bei anderen Kurzschaftprothesen, insbesondere den 

Schenkelhalsprothesen, eine Entlastung oder Teilbelastung der operierten Seite bis zu sechs Wochen 

notwendig wird [61]. Hierdurch ergeben sich einige Nachteile. Der Patient muss in der Lage sein die 

Teilbelastung konsequent umzusetzen. Die Rehabilitationszeit wird verlängert und die Aktivität des 

Patienten reduziert. Durch die Entlastung wird Muskel- und Knochensubstanz abgebaut. Zudem wird 

das Risiko einer Thromboembolie erhöht. Verglichen mit Schenkelhalsprothesen ist jedoch der 

Verlust an Knochensubstanz erhöht, da die Resektionshöhe bei der Metha® Kurzschaftprothese tiefer 

gewählt wird. Daher kann durch Variation der Resektion Beinlänge und Offset für Schenkelhals-

teilerhaltende Prothesen besser rekonstruiert werden im Vergleich zu Schenkelhals-erhaltenden 

Prothesen. 

Postoperativ klagen viele Patienten nach Hüftprothesenimplantation auch nach Abheilen der 

Wundschmerzen über Oberschenkelschmerzen. Die Ursache hierfür ist unbekannt und wird unter 

anderem in einem Kontakt der Prothese mit der lateralen Kortikalis vermutet [51]. Die Metha® 

Kurzschaftprothese soll mit ihrer Spitze zur Verbesserung der Primärstabilität hier anliegen. Jedoch 

soll die Prothese hier nicht einwachsen. In klinischen Studien zeigen sich derartige 

Oberschenkelschmerzen nicht [100]. 

Die Beschichtung der Metha® Kurzschaftprothese setzt sich aus Plasmapore®, welches seit 1986 für 

verschiedene Implantate mit Erfolg verwendet wird [70; 93], und einer dünnen 

Dicalciumphosphatschicht zusammen. Diese scheint gegenüber Hydroxylapatit, das bei anderen 

Modellen zur Anwendung kommt, Vorteile zu haben. Hydroxylapatit steht in dem Verdacht durch die 

Bildung kleiner, nicht löslicher Partikel bei langen Standzeiten eine Abnutzung der Gleitpaarung zu 

verursachen [66]. Dabei ist der Vorteil bezüglich der verbesserten Osseointegration bei Verwendung 

dieser Beschichtung fraglich [39; 58; 97]. Van Haaren et al. beschreiben sogar Osteolysen, die durch 

Hydroxylapatit verursacht werden sollen [98]. Osteolysen im Bereich der Prothese würden wiederum 

eine aseptische Lockerung verursachen. Dicalciumphosphat wird im Vergleich zu Hydroxylapatit 

komplett durch Lösung abgebaut. Die entstehenden Calcium- und Phosphationen stehen dann in der 

Theorie lokal zur Knochenbildung zu Verfügung. In Tierstudien zeigte sich die positive Wirkung auf 

die Knochenbildung [77]. Zudem konnte die vollständige Resorption in vivo bestätigt werden [62]. 

Die Modularität der Metha® Kurzschaftprothese ist im Gegensatz zu der Mayo® Kurzschaftprothese 

erweitert worden, um die Anatomie des Patienten besser rekonstruieren zu können. Durch den 

wechselbaren Konusadapter kann sogar nach Implantation des Schaftes noch eine Anpassung 

erfolgen [13]. Gleichzeitig wird durch den modularen Konusadapter verhindert, dass Anwender ein 
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zu großes Spektrum an Größen und Variationen eines Models zur Verfügung haben müssen, um die 

ideale Prothese für den einzelnen Patienten implantieren zu können. So kann ein großes Spektrum 

an Variationen, wie z. B. bei der Fitmore® Familie, Nachteile in der Anwendbarkeit bedingen. Es wird 

mehr geeigneter Lagerraum benötigt. Selten verwendete Kombinationen müssen eventuell vor der 

einzelnen Operation gesondert bestellt werden. Stellt sich intraoperativ heraus, dass eine andere 

Größe geeigneter wäre, müsste diese auch zur Verfügung stehen. Diese zusätzlich vorhandenen 

Implantate könnten wiederum, wenn sie nicht gebraucht werden, verfallen bevor sie bei einem 

anderen Patienten angewendet werden können. Dies könnte wiederum besonders in kleineren 

Krankenhäusern vorkommen und unnötige Kosten verursachen. Zudem müssen Probeimplantate, die 

sich in verschiedenen Größen auf den Sieben befinden, für jede Operation erneut sterilisiert werden. 

Einige Kurzschaftmodelle bilden die physiologische Antetorsion von durchschnittlich 14° nach. Bei 

der Metha® Kurzschaftprothese können durch den modularen Konusadapter individuelle 

Anpassungen und Korrekturen erfolgen. Die korrekte Einstellung der Antetorsion ist unter anderem 

für das Gangbild entscheidend, womit sich ein weiterer Vorteil ergibt.  

Verglichen mit einer Geradschaftprothese zeigen sich im Kunstknochen Hinweise für eine 

physiologischere Krafteinleitung auf den proximalen Femur [34]. Radiologisch anhand DEXA-Daten 

bestätigt sich die metaphysäre Krafteinleitung in vivo [56] und auch klinisch [11; 13; 95; 100] scheint 

die Metha® Kurzschaftprothese eine aussichtsreiche Alternative für den endoprothetischen 

Hüftgelenksersatz, insbesondere für jüngere Patienten, zu sein. Wie bei anderen 

Kurzschaftprothesen fehlen jedoch Langzeiterfahrungen. Ohne diese kann ihre Überlegenheit 

gegenüber anderen Kurzschaft- und Standardschaftprothesen nicht verifiziert werden. 
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2.FRAGESTELLUNG 

Aufgrund der guten Ergebnisse erster Kurzschaftprothesen wird ihre Indikation immer weiter 

ausgeweitet. Es werden heute zunehmend Kurzschaftprothesen implantiert. Gerade zu der Zeit, in 

der die Generation der Baby-Boomer in das junge Endoprothesenalter (50-60 Jahre) kommt und die 

Lebenserwartung aufgrund des steigenden Lebensstandards und des medizinischen Fortschritts 

steigt, ist der Entwicklungsdruck sehr hoch. Gleichzeitig darf die Sicherheit der Patienten nicht außer 

Acht gelassen werden. Langzeitstudien zu den relativ neuen Kurzschaftprothesen liegen kaum vor.  

Über biomechanische, radiologische und klinische Studien mit mittlerer Laufzeit können wertvolle 

Tendenzen gewonnen werden, die bei der Entscheidungsfindung für den einzelnen Patienten 

hilfreich sind. Es wird angenommen, dass das zu vermeidende Stress-Shielding direkt mit der 

Dehnungsänderung an der Knochenoberfläche korreliert [17; 19; 71]. In radiologischen Studien 

können jedoch nur indirekte Aussagen über diese Veränderung gemacht werden. Eine etablierte 

Möglichkeit die Dehnungsänderung in vitro zu beurteilen, ist die Verwendung von 

Dehnungsmessstreifen [51; 17; 71]. Die so gewonnenen Aussagen stimmen dabei auch bei 

Prothesenmodellen, für die Langzeitergebnisse vorliegen, mit den Ergebnissen aus klinischen Studien 

überein [19]. 

Ziel der vorliegenden Studie war es, die postulierte metaphysäre Krafteinleitung der Metha® 

Kurzschaftprothese in vitro, an humanen Kadaverknochen unter der Verwendung von 

Dehnungsmessstreifen, zu überprüfen. Eine entsprechende biomechanische Untersuchung am 

Kunstknochen erfolgte bereits und konnte eine physiologischere Krafteinleitung im Vergleich zur 

herkömmlichen Geradschaftprothese aufzeigen [34]. Jedoch stellen Kunstknochen standardisierte 

Modelle dar, die die individuellen Unterschiede in der Geometrie und Beschaffenheit von Femora 

nicht abbilden können. Es sollte gezeigt werden, ob die Hypothese der überwiegend physiologischen 

Krafteinleitung durch die Metha® Kurzschaftprothese im Vergleich zur Bicontact® 

Geradschaftprothese auch unter Berücksichtigung dieser individuellen Unterschiede Bestand hat. 

Um eine Aussage über die mögliche Standzeit dieser Kurzschaftprothese treffen zu können, wurde 

zum Vergleich eine bewährte Gradschaftprothese hinzugezogen. Für die Bicontact® 

Gradschaftprothese liegen derartige, aussagekräftige Langzeitstudien bereits vor. Bereits in den 

1980iger Jahren implantierte Prothesen erreichten zu 95% eine Standzeit von über 20 Jahren [4]. 
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3.MATERIAL UND METHODIK 

3.1.Geplanter Ablauf der Untersuchung 

An Kadaverfemora sollten das Dehnungsmuster mit und ohne Prothese für die Metha® Kurz- sowie 

Bicontact®-Geradschaftprothese über Dehnungsmessstreifen verglichen werden. Die Femora wurden 

mit jeweils zehn Dehnungsmessstreifen (3/350 RY91; Hottinger Baldwin Messtechnik GmbH (HBM), 

Darmstadt, Deutschland) ausgestattet, um die Dehnung der Oberfläche bei Belastung zunächst beim 

nativen Knochen zu messen. Danach wurden die ermittelten Messwerte mit den entsprechenden 

Veränderungen nach Implantation einer Metha® Kurzschaftprothese auf der einen Seite und einer 

Bicontact® Geradschaftprothese auf dem kontralateralen Femora verglichen. Bei den 

Dehnungsmessstreifen handelte es sich um sogenannte Rosetten, die mit drei Messgittern, jeweils 

im 45° Winkel zueinander, die Dehnung zweidimensional registrieren. 

Die Positionen der Dehnungsmessstreifen wurden in Anlehnung an Gronewold et al. gewählt [34]. 

Jeweils vier Dehnungsmessstreifen wurden lateral und medial appliziert, je einer im proximalen 

Bereich anterior und posterior. Bei der Bezeichnung der Positionen wurde im Folgenden in Ebenen 

eingeteilt. Ebene A beschreibt die proximale Reihe. Diese befand sich 45mm distal des tiefsten 

Punktes des Schenkelhalses (Fossa piriformis) (AM, AP, AA), mit Ausnahme des lateralen Punktes, der 

30 mm distal der Fossa piriformis angebracht wurde. Die Ebenen B (70 mm), C (90mm) und D (150 

mm) wurden im Verlauf der Diaphyse nach distal festgelegt und jeweils mit einem lateralen und 

medialen Dehnungsmessstreifen versehen. Abb. 9 zeigt eine schematische Darstellung der gewählten 

Positionen. 
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die eine möglichst große ebene Fläche aufweisen. Es wurden porcine Scapulae und Femora 

verwendet.  

Die beim Fleischer erworbenen, makroskopisch intakten Knochen wurden, um gleiche 

Testbedingungen zu schaffen, vor der Verwendung für die Versuche tiefgefroren. Der zum Teil noch 

vorhandene Weichteilmantel wurde zunächst belassen, die Knochen in mit physiologischer 

Kochsalzlösung getränkte Kompressen gewickelt und anschließend eingeschweißt. Die aufgetauten 

Schweineknochen wurden an der ausgewählten, ebenen und makroskopisch intakten Fläche vom 

Weichteilmantel befreit. Die freigelegte Fläche wurde möglichst klein gewählt, um ein Austrocknen 

und damit eine Veränderung der Eigenschaften des Knochens zu verhindern. Es musste jedoch ein 

Abstand von circa einem Zentimeter zum anschließend zu applizierenden Dehnungsmessstreifen 

eingehalten werden, um eine Verunreinigung der Klebestelle mit dem Fett aus dem Weichteilgewebe 

zu verhindern. Beim Nichtbeachten des nötigen Abstandes lösten sich die applizierten 

Dehnungsmessstreifen. Der Rest des Knochens, also z. B. die Femurkondylen und der Hüftkopf, 

wurde in den mit Kochsalzlösung getränkten Kompressen belassen.  

Das Entfernen des Weichteilgewebes erfolgte zunächst mit einem Skalpell bis auf das Periost. Dieses 

wurde anschließend mit herkömmlichem Schleifpapier mit leichtem Druck in ansteigenden 

Körnungen (120, 240, 320, 400) jeweils zwei Minuten bearbeitet. Zwischen den einzelnen 

Arbeitsschritten wurde die Applikationsstelle mit 70%igem Propanol besprüht um diese zu entfetten. 

Beim Schleifen wurde auf ein ständiges Wechseln der Arbeitsrichtung geachtet, um einer 

Rillenbildung vorzubeugen. Alle 30 Sekunden wurde eine frische Stelle des Papiers genutzt. Papier 

der Körnung 240 wurde doppelt verwendet, um mehr Gewebe abzutragen ohne die Struktur der 

Knochenoberfläche zu schädigen. So wurde das Periost bis auf die Kortikalis abgetragen und die 

Oberfläche angeraut. 

Anschließend wurde mit einem mit Reinigungsspray (RMS 1-SPRAY Reinigungsmittel (Aceton und 

Isopropanolgemisch), HBM) besprühtem Wattestäbchen über die Applikationsstelle gestrichen, 

sodass restliche Verunreinigungen abgetragen wurden. Dabei wurde darauf geachtet, dass die 

Wattestäbchen gedreht und die Arbeitsrichtung eingehalten wurde, um die abgetragenen Fett- und 

Gewebereste nicht auf der Applikationsstelle zu verteilen. Dieser Vorgang wurde sechsmal mit einem 

frischen Ende eines Wattestäbchens wiederholt. Dazwischen wurde abgewartet, bis das 

Reinigungsspray vollständig abgetrocknet war. 

Nun wurde die Applikationsstelle mit lösungsmittelhaltigem Einkomponenten-Polyurethanlack 

(Abdeckmittel PU140, HBM) versiegelt, um ein Austreten von Feuchtigkeit und Fett aus dem Knochen 

heraus an diese zu verhindern. Diese erste Lackschicht trocknete 15 Minuten an, bevor erneut mit 
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Schleifpapier der Körnung 400 für zwei Minuten gearbeitet wurde, um diese makroskopisch fast 

vollständig abzutragen. Dadurch sollten die Poren des Knochens und minimale Unebenheiten 

aufgefüllt werden. Wurde dieser Schritt unterlassen, kam es in einer Versuchsreihe zum Ablösen der 

applizierten Dehnungsmessstreifen. Die entstandenen Gewebe-, Lack- und Fettreste wurden erneut 

sechsmal mit Reinigungsspray besprühten Wattestäbchen, wie oben beschrieben, bearbeitet. 

Danach wurde eine zweite Polyurethanlackschicht aufgetragen und 24 Stunden bei Raumtemperatur 

getrocknet. Unter Aussparung der Applikationsschicht wurden die Präparate mit physiologischer 

Kochsalzlösung getränkte Kompressen gewickelt. Dabei bewährte sich handelsübliche 

Frischhaltefolie, um ein Austrocknen der Knochen zu verhindern. Die zweite Polyurethanlackschicht 

wurde danach unter wenig Druck mit Schleifpapier der Körnung 400 gleichmäßig reduziert und 

angeraut, um eine möglichst große Oberfläche zu erzielen. Anschließend wurde der entstandene 

Staub mit einem Vliesstoffpad, das mit Reinigungsspray besprüht wurde, abgetragen. 

Nach der Vorbereitung der Applikationsstelle wurde der Dehnungsmessstreifen positioniert. Eine 

möglichst ebene Fläche bewährte sich als günstig, da die Dehnungsmessstreifen sich nur wenig 

biegen ließen und ein gleichmäßiges Andrücken auf gekrümmten Flächen nur eingeschränkt möglich 

gewesen ist. Dadurch könnte die Dicke der Schnellklebeschicht ungleichmäßig und damit die 

Messergebnisse durch die entstehende Verschiebeschicht verfälscht werden. 

Die vorläufige Positionierung erfolgte mit Klebeband, das die Breite des Dehnungsmessstreifens nicht 

überschreiten durfte und gegenüber dem jeweiligen Anschlussbändchen angebracht wurde. So 

konnte anschließend der Dehnungsmessstreifen zum abschließenden Reinigen und Auftragen des 

Schnellklebstoffs gewendet werden. Um überschüssigen Klebestoff leichter entfernen zu können 

wurde um die Applikationsstelle ein Rahmen aus Klebeband angelegt, der gerade so groß war wie 

der Dehnungsmessstreifen und ein maximal zwei Millimeter breiter Rand rundherum.  

Danach wurden die Handschuhe und die Arbeitsunterlage gewechselt um Verunreinigungen, 

insbesondere mit Fett, zu vermeiden, bevor die Applikationsstellen und der Dehnungsmessstreifen 

ein weiteres Mal mit Reinigungsspray und Wattestäbchen, in oben beschriebener Weise, gereinigt 

wurden. Beide Flächen wurden so fünfmal mit einem frischen Ende des Wattestäbchens bearbeitet. 

Nun sollte die Zeit bis zum eigentlichen Klebevorgang möglichst kurz gehalten werden [Berner, 11 

A.D. 34 /id]. 

Nun wurden neue Handschuhe verwendet, bevor die Zellophanfolie, die sich im Lieferumfang des 

Schnellklebstoffs X 60 befand und zum Andrücken des Dehnungsmessstreifens benötigt wurde, 

bereit gelegt. Anschließend wurde der Schnellklebstoff aus seinen zwei Komponenten in den 

mitgelieferten Anrührgefäßen miteinander vermengt. Dabei erwies es sich als günstig, exakt acht 
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Tropfen der flüssigen Komponente mit einem gestrichenen Messbecher der pulverförmigen 

Komponente zu vermischen und so lange mit den Holzstäbchen zu rühren, bis eine Bahn im 

Klebestoff für einige Sekunden sichtbar blieb. Der Schnellklebstoff durfte nicht flüssiger verwendet 

werden, da sich die Trockenzeit sonst verlängerte. War er zu fest, floss er beim Tropfen auf die 

Applikationsstelle nicht ausreichend, was eine schlechtere Verteilung und damit ein Ungleichwerden 

der Klebedicke begünstigte. Da die Klebeschicht eine Verschiebeschicht bildet und die Dehnung des 

Knochens in abgeschwächter Weise durch den Dehnungsmessstreifen wahrgenommen werden 

würde, sollte dies vermieden werden. 

Nachdem ein Tropfen des Klebestoffs auf die Applikationsstelle gegeben wurde, konnte der 

Dehnungsmessstreifen mit der Zellophanfolie fest und gleichmäßig für zwei Minuten mit dem 

Daumen angedrückt werden. Es bewährte sich diesen Schritt des eigentlichen Klebens mit zwei 

Personen durchzuführen, da das Anrühren des Klebestoffs und das Andrücken des 

Dehnungsmessstreifens alleine sehr umständlich gewesen wären. 

Nach dem Andrücken wurden die Zellophanfolie und der Rahmen aus Klebeband für 30 Minuten 

belassen. Laut Herstellerangaben war beim Trocknen des Klebers auf eine relative Luftfeuchtigkeit 

von 40-70% zu achten. Die Zellophanfolie und das gesamte Klebeband wurden vorsichtig entfernt 

und die Klebestelle kritisch inspiziert, bevor der Dehnungsmessstreifen mit transparentem, 

lösungsmittelfreiem Einkomponenten-Silikongummi SG250 (HBM) abgedeckt wurde. Silikon und 

Schnellklebstoff mussten 24 Stunden trocknen, ehe die Knochen wieder eingefroren werden 

konnten. 

Bei einem letzten Vorversuch wurde an den angeklebten Dehnungsmessstreifen mit der zuvor 

verzinnten und angebrachten Lötstation ein Flachbandkabel angelötet, um das Verhalten der 

Schnellklebstoffschicht bei der entstehenden Wärme zu überprüfen. Danach wurde alles mit 

Silikongummi abgedeckt und testweise für 24 Stunden im Kühlschrank getrocknet. Anschließend 

erfolgte mehrmaliges Einfrieren bei -20° Celsius und Auftauen im Kühlschrank (3°C) um die Festigkeit 

des Klebestoffs auch bei diesen Temperaturschwankungen zu prüfen, da diese im Laufe der späteren 

Versuche nötig wurden, um ein Verderben der Knochen zwischen den Arbeitsschritten zu verhindern. 

Das in dieser Weise erprobte Verfahren bewährte sich und konnte anschließend an den humanen 

Femora verwendet werden. 
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Abb. 10: Vorbereitung der Dehn
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3.4.Kadaverknochen 

Insgesamt wurden drei Kadaverknochenpaare in die Studie einbezogen. Diese stammen jeweils 

paarweise von einem Spenderkörper. Knochenpaar 1 stammt von einem 77jährigen männlichen 

Probanden, der zum Todeszeitpunkt ein Gewicht von 77,5 kg hatte. Knochenpaar 2 gehörte zu einem 

weiblichen Spenderkörper mit einem Alter von 91 Jahren und einem Gewicht von 60 kg. Als 

Knochenpaar 3 werden im Folgenden die Femora eines männlichen Spenderkörpers bezeichnet, der 

49 Jahre alt und 57,5 kg schwer war. Alle Femora waren makroskopisch intakt. Es zeigten sich keine 

Arthrosezeichen, wie osteophytäre Randanbauten, Zysten oder grobe Knorpelschäden am Hüftkopf. 

Knochenpaare wurden verwendet, um für die ipsilateral eingebrachte Metha® Kurzschaftprothese 

eine verwertbare Referenz mit der kontralateral eingebrachten Bicontact® Geradschaftprothese zu 

erreichen, da die Form, Struktur und Maße der verschiedenen Femorapaare Unterschiede 

aufzeigten. 

Die Knochen wurden nach der Entnahme durch das Institut Science Care (Phoenix, Arizona) nur grob 

präpariert und ein Teil des Weichteilmantels belassen. Nach der Verpackung erfolgte das Einfrieren 

bei -20° Celsius. Im Vorfeld wurden konventionelle Röntgenbilder der Kadaverknochenpaare zur 

Verfügung gestellt, um eine weitgehend normale Anatomie zu bestätigen.  

 

3.5.Vorbereitung Kadaverknochen 

3.5.1.Einbetten der Femora 

Um die Femora in die vorgesehene zylindrische Halterung einbringen zu können, wurden die 

Kondylen abgesägt. Hierbei sollte möglichst viel Schaftlänge erhalten bleiben. Die Femora sollten in 

allen drei Dimensionen idealerweise gleich eingebracht werden. Dabei wurde zunächst ein rechter 

Winkel des Schaftes zur Arbeitsfläche angestrebt. Der physiologische Winkel zwischen Miculiczlinie 

und Schaft sollte erst durch Einstellen der Messapparatur nachempfunden werden. Rotationsfehler 

wurden anhand des Schenkelhalses des jeweiligen Femurs ausgelotet. Die Eindringtiefe in die 

Gussmasse sollte möglichst gleich tief sein, um Biegungsfehler zu vermeiden. Da die Femora der 

Spender sich in Dicke, Länge und Kurvatur des Schaftes deutlich unterschieden, wurde darauf 

geachtet, dass die standardisierte Vorrichtung so eingestellt wurde, dass sie für beide Knochen eines 

Paares passte und dann während des Gießvorgangs eines Paares nicht verstellt wurde. Für den 

Vorgang des Einbettens in Methylmethacrylat (Technovit 4004, Heraeus Kulzer GmbH, Wehrheim, 

Deutschland) blieben die Femora gefroren, der geringe Weichteilmantel wurde zunächst nur im 

einzugießenden Bereich entfernt, um die Knochen nicht unnötig oft auftauen zu müssen. 
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Abb. 11: Positionen der Dehnun
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3.7.3.Ablauf der Messungen 

Nach dem vollständigem Aufbau der Apparatur und dem Einstellen des entsprechenden Winkels 

wurde das jeweilige Femur zunächst zweimal mit einer Kraft von maximal 800 N belastet und wieder 

entlastet. Dies sollte im Sinne einer Präkonditionierung Kriech-Phänomene reduzieren. Danach und 

nach jeder Messung wurde jedes Femur acht Minuten entlastet und anschließend mit der nächsten 

Messung fortgefahren. Dieses Vorgehen wurde aus den Vorversuchen an Kunstknochen 

übernommen [26; 34]. 

Bei einer Messung wurde die axiale Kraft über eine Steigerung von 10 N/s auf 800 N erhöht und dann 

für weitere 60 Sekunden gehalten. Anschließend wurden die Daten der Dehnungsmessstreifen für 60 

Sekunden bei einer Frequenz von 100 Hz aufgezeichnet und aus den entstandenen Werten die 

Mittelwerte bestimmt. Danach wurde das Femur wiederum entlastet. Dieses Vorgehen wurde für 

jedes Femur bei beiden Belastungskonfigurationen (12 und 8° Adduktion) fünfmal wiederholt.  

Nachdem die Messungen an den nativen Knochenpaaren abgeschlossen waren, wurden die 

Prothesen implantiert. Dabei wurde jeweils einem Femur eines Paares die Metha® 

Kurzschaftprothese (Fa. Aesculap) und dem anderen Femur die Bicontact® Geradschaftprothese (Fa. 

Aesculap) zugeteilt. Die Zuordnung des Modells erfolgte nach dem Zufallsprinzip. Zur Überprüfung 

der Rekonstruktion des Offsets wurden vor und nach der Implantation Röntgenaufnahmen 

angefertigt. 

Der Ablauf der Messungen mit Prothese gestaltete sich wie bei den Femora ohne Prothese. Es 

wurden fünf Messungen für jedes Femur und beide Winkel durchgeführt, die jeweils zu einem 

Mittelwert zusammengefasst wurden. Diese Mittelwerte wurden mit denen ohne Prothese 

verglichen. Die Veränderung der Dehnung in Prozent wird nun dargestellt. 100% bedeutet, dass nach 

Prothesenimplantation keine Veränderung der Dehnung aufgetreten war. Ergebnisse unter 100% 

bedeuten eine Abnahme der Dehnung an diesem Punkt. Eine Zunahme der Dehnung ist an 

Ergebnissen über 100% zu erkennen. 

 

3.7.4.Statistische Auswertung 

Ziel war es trotz der geringen Zahl der Femora die statistische Relevanz der Ergebnisse zu 

überprüfen. Hierzu wurde ein Modell erstellt, dessen Entstehung im Folgenden beschrieben werden 

soll.  

Zunächst wurden lineare Regressionsmodelle erstellt, die die quantitativen Verläufe in Abhängigkeit 

der einzelnen DMS an ihren Positionen und der beiden Prothesenmodelle darstellen sollten. Die 
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getesteten Wechselwirkungen waren hier nicht signifikant, sodass das Modell ohne diese gültig war 

und vereinfacht werden konnte. Es zeigten sich klare Unterschiede bezüglich der beiden getesteten 

Prothesen an allen gewählten Positionen der DMS. Zudem zeigten sich Muster und Zusammenhänge 

der Daten, welche über die Erstellung eines multivariaten Regressionsmodells zusammen gefasst 

wurden. Eine Kalkulation von Mittelwerten wurde somit möglich, sodass die Sensitivität stieg, als 

wäre eine größere Stichprobe untersucht worden. Gleichzeitig wurde berücksichtigt, dass die 

Dehnung sich durch die Veränderung der möglichen Variablen (einzelne Knochenpaare, 

verschiedenen Positionen und Winkel, der Femurseite und der implantierten Prothese) ändern 

könnte. 

Bei größeren Dehnungswerten zeigte sich in dem oben beschriebenem Modell eine zunehmende 

Streuung der Werte. Um die Ergebnisse hierdurch nicht unnötig zu verzerren, wurde für die 

Modellierung des Models der Logarithmus der Dehnung verwendet. So entstand ein Modell mit 300 

linearen Gleichungen, bei denen die oben genannten Variablen eingesetzt und dadurch die zu 

erwartende Dehnung abgeschätzt werden konnte. Durch die Kombination der Koeffizienten wurde 

der zu erwartende Fehler möglichst gering. Das Modell ermöglichte eine Bestimmung des 

Signifiganzniveaus für jede mögliche Kombination an Variablen. Für die Femurseite (rechtes / linkes 

Femur) konnte hierbei, keine signifikante Veränderung festgestellt werden, weshalb diese Variable 

aus dem Modell genommen wurde. Hierdurch verbesserte sich die Trennschärfe des Modells. Die 

Ergebnisse dieses Modells werden unter 4.2.4 dargestellt.  
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Beim rechten Femur wurden insgesamt an allen Punkten größere Beträge für die Dehnung notiert. 

An den medialen Punkten wurden negative Dehnungen gemessen, lateral positive. Am anterioren 

Punkt (AA) wurden negative und posterior (AP) positive Dehnungen aufgezeichnet. Insgesamt wurde 

deutlich, dass eine stärkere negative Dehnung medial auf der gleichen Ebene zu einer stärkeren 

positiven Dehnung lateral führte. Ebenso verhielten sich die Daten für die anterioren und posterioren 

Messpunkte. Eine Ausnahme zeigte sich für den Punkt AP des linken Femurs bei 12° Adduktion, hier 

wurde reproduzierbar ein deutlich negativer Wert gemessen. Auch bei Ausschluss der dadurch 

entstehenden Differenz für diesen Punkt gestalteten sich im Vergleich der beiden zusammen 

gehörigen Femora die Differenzen der Dehnungen im Durchschnitt größer (276 µm) als bei 

Knochenpaar 1. Maximal wurden 1279 µm und minimal 25 µm Differenz notiert. Die Abweichungen 

verhielten sich jedoch insgesamt gleichsinnig zueinander. Mit Ausnahme der Messpunkte AM und 

BM wurden bei 8° Adduktion größere Beträge der Dehnung gemessen als bei 12°. Diese Differenzen 

waren distal größer als proximal, mit Ausnahme der Differenz des rechten Femurs bei Punkt BM, die 

mit 395 µm größer war, als bei den anderen proximalen Punkten. 

 

4.1.3.Knochenpaar 3 

Knochenpaar 3 stammt von einem männlichen, 57,5 kg schweren und 49 Jahre alten Spenderkörper. 

Insgesamt wurden bei diesem Paar die geringsten Dehnungen gemessen (alle Beträge unter 1000 

µm, siehe Abb. 18). Die Daten des Punktes AM auf der rechten Seite bei 8° Adduktion wurden 

aufgrund fehlender Reproduzierbarkeit von der Auswertung ausgeschlossen. Außerdem wurden die 

Messungen bei 8° Adduktion an den Punkten AA und AP links aus demselben Grund nicht 

berücksichtigt. Betrachtet man die Ergebnisse im Seitenvergleich, so zeigten sich Differenzen von 

durchschnittlich 232 µm für gleiche Belastungskonfigurationen und Messpunkte. Die geringsten 

Differenzen ergaben sich für den Punkt AL mit 18 µm und 48 µm. Die größte Abweichung fand sich 

beim Punkt AA mit 759 µm bei 12° Adduktion. Hier fand ein Vorzeichenwechsel statt, der auch 

parallel dazu am gegenüberliegenden Punkt AP notiert wurde. Am Punkt AP wurden allerdings für 

den rechten Femur negative Dehnungen gemessen. Bei allen anderen Femora waren die Dehnungen 

an diesem Punkt positiv. Ansonsten wurden wiederum durchgehend negative Dehnungen an den 

medialen Punkten (AM-DM) und beim anterioren Punkt der Ebene A (AA) gemessen. Positive 

Dehnungen fanden sich bei den lateral angebrachten Dehnungsmessstreifen. Die deutlichste 

Änderung der Dehnung bei Belastung ergab sich wiederum an der proximalen, medialen Diaphyse 

(BM, CM). Die geringste Bewegung der Oberfläche zeigte sich, wie auch bei den anderen 

Knochenpaaren, bei DL. Insgesamt waren die Beträge der Dehnungen bei 8° Adduktion größer als bei 

12° Adduktion. Dabei verhielten sich die Daten für einander gegenüber liegende 



 

Dehnungsmessstreifen entspreche

in der Regel auch lateral positivere

 

4.1.4.Zusammenfassung Ergeb

Betrachtet man die Ergebnisse 
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4.2.Kadaverknochen mit Prothese 

4.2.1.Knochenpaar 1 nach Prothesenimplantation 

Beim Knochenpaar 1 wurde auf der linken Seite eine Metha® Kurzschaftprothese der Größe 2 mit 

einem CCD Winkel von 135° und einem M Kopf und auf der rechten Seite eine Bicontact® 

Geradschaftprothese der Größe 13 H mit einem M Kopf implantiert. Die Ergebnisse dieses 

Knochenpaares sind in Abb. 19 dargestellt. Die Daten für die Messung bei 8° Adduktion wurden 

aufgrund fehlender Reproduzierbarkeit beim linken Femur an zwei Punkten nicht berücksichtigt. Bei 

dem posterioren Punkt der Ebene A (AP) ergaben sich bereits vor Prothesenimplantation nicht-

reproduzierbare Messergebnisse, sodass zur weiteren Auswertung kein Referenzwert vorlag. Auf der 

gleichen Ebene zeigte sich lateral (AL) bei der Messung nach Implantation keine Reproduzierbarkeit 

der Werte.  

Insgesamt wurden beim linken Femur, der mit der Metha® Kurzschaftprothese versehen wurde, im 

Vergleich zur Gegenseite größere Dehnungen an allen Punkten gemessen. Die gemessenen 

Dehnungen waren bis auf wenige Ausnahmen größer als die vor Implantation. Bei 8° Adduktion 

zeigte sich eine Abnahme der Dehnung um 4,1 % (DM) bis 12,6 % (AL). Insgesamt veränderten sich 

die gemessenen Werte auf der linken Seite weniger bei 8° Adduktion, als bei 12° Adduktion. Hier 

wurden an den Punkten AP und DL Ergebnisse von über 200 % notiert. Die verschiedenen 

Belastungskonfigurationen verursachten geringere Unterschiede im proximalen Bereich der Diaphyse 

(BM/CM und BL/CL). Hier lagen alle Ergebnisse in einem Bereich von ca. 120 % zu den Werten der 

Knochen ohne Prothese. Die maximale Differenz zwischen den Belastungskonfigurationen betrug 

unter 7 %. Die weiteren medialen Punkte (AM und DM) und der anteriore Punkt der Ebene A (AA) 

zeigten Ergebnisse von 98 % bis 127 % der Dehnungen der Knochen ohne Prothese. Einander 

gegenüberliegende Punkte zeigen bei größeren Dehnungsänderungen auf der einen Seite des Femurs 

entsprechend größere Änderungen auf der Gegenseite. 

Für die Bicontact® Geradschaftprothese wurden insbesondere im metaphysären Bereich (AA, AM, AL, 

AP) geringere Dehnungen gemessen (31 %-94 %). Besonders lateral wird dies deutlich (AL 31% bei 8° 

Adduktion und 33% bei 12° Adduktion). Entlang der Diaphyse nahm die Dehnung des Femurs nach 

distal weiter ab (DL 13% bei 12° Adduktion und 38% bei 12° Adduktion). Medial reduzierte sich die 

gemessene Dehnung im geringeren Maß (69-94%), erreichte jedoch auch hier nicht die 

ursprünglichen Dehnungen. 

Aufgrund einer fehlenden Reproduzierbarkeit wurden wenige Ergebnisse von der Auswertung 

ausgeschlossen (Erläuterung siehe 4.1).  
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4.2.3.Knochenpaar 3 nach Prothesenimplantation 

Beim Knochenpaar 3 wurde eine Metha® Kurzschaftprothese der Größe 4 mit einem CCD Winkel von 

135° mit einem M Kopf auf der rechten Seite verwendet. Die Gegenseite wurde mit einer Bicontact® 

Geradschaftprothese der Größe 14 H und einem S Kopf versorgt. Die Daten für die Punkte AM 

(rechtes Femur) und AP (linkes Femur) mussten aufgrund fehlender Reproduzierbarkeit, zum Teil 

bereits beim nativen Knochen, ausgeschlossen werden und werden hier nicht aufgeführt. Ebenso 

werden die Ergebnisse der Punkte DL und AA auf der linken Seite bei 12° nicht weiter zur Auswertung 

genutzt. Die Ergebnisse des 3. Knochenpaares sind in Abb. 21 dargestellt. 

Die implantierte Metha® Kurzschaftprothese verursachte bei diesem Femur eine Veränderung der 

Dehnung von durchschnittlich 16 %. Die größte Abnahme der Dehnung fand sich in der Ebene A 

lateral (AL: 69% bei 12° und 58% bei 8° Adduktion). Weitere deutlichere Abnahmen fanden sich an 

der Diaphyse bei 8° Adduktion medial (CM: 67%) und DM (72%). Eine deutliche Zunahme der 

Dehnung wurde in der Ebene A anterior (AA) bei 8° Adduktion mit 144% gemessen. Weniger als 5% 

Dehnungsveränderung erfuhren die Punkte BM und CL in beiden Belastungskonfigurationen. 

Ebenfalls unter 5% Dehnungsveränderung zeigten sich bei 12° Adduktion für die Punkte AA, DM und 

DL und bei 8° Adduktion in der Ebene A posterior (AP). Am Punkt BL ergaben sich für beide 

Belastungskonfigurationen ähnliche Dehnungsminderungen (82% bei 12° und 78% bei 8° Adduktion). 

Am linken Femur traten insgesamt Dehnungsabnahmen in der Ebene A und Dehnungszunahmen in 

der Ebene D auf. Eine leichte Zunahme der Dehnung wurde in der Ebene A nur anterior gemessen 

(AA: 109% bei 12° Adduktion). Medial (45% bei 12° und 52% bei 8° Adduktion) und lateral (34% bei 

12° und 8° Adduktion) zeigte sich eine deutliche Abnahme der Dehnung. Im Verlauf der Diaphyse 

nach distal wurden weitere Dehnungsminderungen ermittelt (BM: 66% bei 12° und 61% bei 8° 

Adduktion, CM: 34% bei 12° und 47% bei 8° Adduktion). Eine Zunahme der Dehnung zeigte sich 

lateral auf der Ebene C (CL: 127% bei 12° und 111% bei 8° Adduktion). In der Ebene D wurde lateral 

(DL: 342% bei 8° Adduktion) und medial (DM 174% bei 12° und 139% bei 8° Adduktion) eine 

Dehnungszunahme gemessen. 
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5.DISKUSSION 

5.1.Bedeutung der Ergebnisse 

Kurzschaftprothesen sollen eine proximale Krafteinleitung auf das Femur induzieren, die damit näher 

an der Physiologie ist als bei den bewährten Geradschaftprothesen. Es wird vermutet, dass der 

Stress-Shielding-Effekt, der als eine Ursache für langfristige, aseptische Lockerungen verantwortlich 

gemacht wird, bei Kurzschaftprothesen geringer sei. Die postulierte metaphysäre Verankerung der 

Metha® Kurzschaftprothese wurde in dieser Studie mit der Verankerung der Bicontact® 

Geradschaftprothese verglichen.  

Dazu wurden sechs humane Kadaverknochen jeweils paarweise an definierten Punkten mit 

Dehnungsmessstreifen ausgestattet. Die Dehnung der Kortikalis konnte so registriert werden. Die 

Veränderung der Dehnung durch die Prothesenimplantation sollte untersucht werden. Hierzu 

wurden die Prothesentypen per Zufallsprinzip auf die jeweilige Seite eines Knochenpaares aufgeteilt. 

Die Femora wurden unter standardisierten Testbedingungen bei 8° und 12° Adduktion belastet, um 

den Einbeinstand eines Probanden zu simulieren [17; 71]. Nach dem Wolffschen Gesetz baut sich 

Knochen dort auf, wo die Belastung größer ist und ab, wo die Belastung geringer ist [110]. Eine ideale 

Prothese würde demnach bei dieser Studie nach der Implantation keine Veränderung der 

Dehnungen der Oberfläche induzieren oder diese moderat erhöhen, damit ein sicheres und festes 

Einwachsen ermöglicht werden kann. Die Aussagekraft des verwendeten Verfahrens zeigt sich in 

Gemeinsamkeiten der Ergebnisse vor und nach der Implantation. Vor der Implantation zeigten sich 

bei allen Femora medial negative und lateral positive Beträge für die Dehnungen. Insgesamt wurden 

die Femora also medial gestaucht und lateral gestreckt. Die Femora wurden durch die simulierte 

Belastung gebogen. Die Beträge der Dehnungen waren bei allen Femora im Bereich der medialen, 

proximalen Diaphyse am größten (BM-CM). Hier zeigte sich also insgesamt die größte Biegung. 

Zwischen den Knochenpaaren wurden jedoch Unterschiede in der Biegsamkeit beobachtet. 

Knochenpaar 3 zeigte durchgehend geringere Dehnungen an allen Messpunkten, während sich beim 

Knochenpaar 2 deutlich größere Beträge aufzeichnen ließen. Zu beachten ist, dass das männliche 

Knochenpaar 3 mit 49 Jahren das jüngste verwendete Knochenpaar ist. Eine bessere Knochenqualität 

und damit mehr Festigkeit, sind hier anzunehmen. Hingegen ist das weibliche Knochenpaar 2 das 

älteste verwendete Knochenpaar, die vermehrte Biegsamkeit könnte auf eine schlechtere 

Knochenqualität und einen geringeren Mineralsalzgehalt hinweisen, wie dieser bei älteren, 

insbesondere weiblichen, Personen häufig vorkommt. Zudem ist der CCD-Winkel bei älteren 

Personen häufig größer als bei jüngeren, da der CCD- Winkel im Laufe des Lebens varischer wird. In 

dieser Studie wurde das Offset vor und nach Implantation der Prothesen bestimmt. Dies war 49 mm 
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bei den Knochenpaaren 1 und 3. Beim älteren Knochenpaar 2 wurde ein Offset von 54 mm 

gemessen. Durch das größere Offset ergibt sich ein längerer Hebelarm, welcher die vermehrte 

Biegung des Knochenpaares 2 erklären könnte. 

Die Ergebnisse der beiden zusammengehörigen Femora wichen an einzelnen Punkten bei gleichen 

Belastungskonfigurationen kaum voneinander ab (durchschnittliche Abweichung: 134 µm für 

Knochenpaar 1, 276 µm für Knochenpaar 2 und 232 µm für Knochenpaar 3). Damit werden die 

Reproduzierbarkeit der Ergebnisse und die individuellen Unterschiede jedes Knochenpaares deutlich. 

Nach der Implantation zeigten sich Gemeinsamkeiten für die verschiedenen Prothesentypen. 

Bei beiden Prothesen zeigte sich eine Veränderung der Dehnung nach Prothesenimplantation. Es 

zeigte sich im metaphysärem Bereich eine deutlich geringere Abnahme der Dehnung nach 

Implantation der Metha® Kurzschaftprothese im Vergleich zur Bicontact® Geradschaftprothese. 

Damit konnte gezeigt werden, dass diese Prothese zwar einen Stress-Shielding- Effekt nicht komplett 

verhindern, aber deutlich reduzieren kann. Ganz besonders deutlich wird dies am klinisch relevanten 

Punkt des Trochanter majors (AL). Während die Metha® Kurzschaftprothese eine Dehnung von 70% 

erreichte, wurden bei der Bicontact® Geradschaftprothese hier nur 27% der ursprünglichen Dehnung 

gemessen. Auch in den anderen Bereichen wurden bei der Metha® Kurzschaftprothese geringere 

Veränderungen der Dehnung gemessen. Insgesamt wurde die Dehnung durch Verwendung der 

Bicontact® Geradschaftprothese um 60% stärker reduziert, dabei waren die Aussagen, die das, unter 

3.7.4 beschriebene, statistische Modell ermöglichte mit einer Irrtumswahrscheinlichkeit von p>0,05 

statistisch relevant. 

Bei den einzelnen Knochenpaaren ergaben sich jedoch Unterschiede in der Deutlichkeit dieser 

Ergebnisse. Bei Knochenpaar 1 erreichte die Bicontact® Geradschaftprothese in keiner Messung die 

ursprüngliche Dehnung. Wohingegen die Metha® Kurzschaftprothese in fast allen Messungen eine 

Dehnungszunahme, im Vergleich zu den Messungen am nativen Knochen, erreichte. Bei 

Knochenpaar 2, bei dem es sich um die ältesten Kadaverknochen der vorliegenden Betrachtung 

handelte, konnte die Metha® Kurzschaftprothese weniger physiologische Ergebnisse erzielen. Dieses 

Knochenpaar zeigte vor der Implantation die stärkste Dehnung. In Studien wird betont, dass 

Kurzschaftprothesen eine gute Knochenqualität voraussetzen [11; 48; 61], da die geringere 

Oberfläche die Primärstabilität einer Hüftprothese beinträchtigen könnte. Eine schlechtere 

Primärstabilität könnte die von der Physiologie deutlicher abweichenden Ergebnisse bei dem 

Knochenpaar 2 erklären. 

Das rechte Femur des Knochenpaares 3 erfuhr mit durchschnittlich 16% nach Implantation der 

Metha® Kurzschaftprothese die geringste Veränderung der Dehnung der Kortikalis nach 
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Prothesenimplantation. Dieses Knochenpaar hatte das geringste Alter der verwendeten Femora, 

sodass man annehmen könnte, dass das Ziel der physiologischen Krafteinleitung durch die 

verwendete Kurzschaftprothese besonders bei jüngeren Patienten, die die hauptsächliche Zielgruppe 

darstellen, erreicht werden kann. Die in dieser Studie verwendete Kadaveranzahl ist jedoch zu gering, 

um die Fragestellung eindeutig zu beantworten. Zudem wurde die Primärstabilität in diesem 

Versuchsaufbau nicht überprüft. 

Eine Zunahme der Dehnung konnte bei der Bicontact® Geradschaftprothese nur an den distalen 

Messpunkten der Diaphyse (DM, DL) festgestellt werden. Diese Prothese scheint sich überwiegend 

hier zu verankern. Betrachtet man die großen Schwankungen der Ergebnisse könnte es sich jedoch 

auch um Messfehler handeln. Eindeutig zeigte sich jedoch eine deutlichere Abnahme der Dehnung 

im metaphysären Bereich. Die Prothese verklemmt sich also distaler als die Metha® 

Kurzschaftprothese. Mutmaßlich kann dies ein Grund für eine aseptische Lockerung sein. Dieser 

Zusammenhang ist bisher noch nicht endgültig bewiesen [17; 19]. Nach dem Wolffschen Gesetz [110] 

wird durch die Entlastung eine Atrophie des proximalen Knochens verursacht. Damit könnte die 

Ausgangslage für eine Revisionsoperation weiter negativ beeinflusst werden. Klinische Studien der 

Bicontact® Geradschaftprothese können dies jedoch teilweise wiederlegen. Hier nimmt man eine 

meta-diaphysäre Verankerung der Bicontact® Geradschaftprothese an [70; 56]. 

Zusammenfassend können die Ergebnisse so interpretiert werden, dass die Metha® 

Kurzschaftprothese im Vergleich zur Bicontact® Geradschaftprothese eine physiologischere 

Krafteinleitung bewirkt, da die Dehnungsveränderungen nach Prothesenimplantation bei der 

Bicontact® Geradschaftprothese überwiegen. Die Metha® Kurzschaftprothese verankert sich 

vorwiegend metaphysär und sollte durch eine leichte Erhöhung der Oberflächendehnung ein 

positives bone-remodelling induzieren. Dennoch kann ein Stress-Shielding bei dieser Prothese, 

insbesondere im Bereich des Trochanter majors auftreten und nicht gänzlich vermieden werden. Die 

Bicontact® Geradschaftprothese verankert sich hingegen meta-diaphysär, mit den potentiell 

bekannten Folgen des Stress-Shieldings. Wodurch sich eine Verdickung der distalen Kortikalis und 

eine Reduktion der proximalen Knochensubstanz ergeben können und damit eine aseptische 

Lockerung wahrscheinlicher wird. Klinisch-radiologische Studien zeigen jedoch keine ausgeprägte 

Knochenatrophie bei der Bicontact® Geradschaftprothese [70; 56]. 

5.2.Ergebnisse im aktuellem Kontext 

Die vorliegende Studie entspricht in den angewendeten Materialien und in der Methodik einer 

Studie an validierten Kunstknochen, die im Labor für Biomechanik und Biomaterialien der 

orthopädischen Klinik der Medizinischen Hochschule Hannover durchgeführt wurde [34]. Ein direkter 
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Vergleich der Ergebnisse beider Studien ist daher möglich. Kleine Einschränkungen sind allerdings zu 

beachten. Durch die unterschiedliche Oberflächenstruktur musste die Position der einzelnen 

Dehnungsmessstreifen angepasst werden. Zudem wurde zwischen beiden Studien die Berechnung 

der Dehnung aus den aufgezeichneten Ergebnissen neu überdacht und angepasst. Es zeigen sich 

allerdings durch beide Änderungen keine prinzipiellen Veränderungen der Ergebnisse. 

Auch in der Studie am Kunstknochen konnte eine eher metaphysäre Verankerung der Metha® 

Kurzschaftprothese und eine der Physiologie nähere Krafteinleitung als bei der Bicontact® 

Geradschaftprothese gezeigt werden. Jedoch wurde auch hier eine Abnahme der Dehnung im 

Bereich des Trochanter majors (AL) gemessen (knapp unter 50%). Auf der gleichen Ebene anterior 

(AA) und posterior (AP) ergaben sich bei beiden Studien nur geringe Unterschiede zu den 

gemessenen Dehnungen vor der Implantation der Metha® Kurzschaftprothese, während sich bei der 

Bicontact® Geradschaftprothese deutliche Reduktionen dieser ergaben. Dies wurde bei beiden 

Studien medial und lateral (AM und AL) besonders deutlich. Im Bereich des Kalkars (AM) war die 

Reduktion der Dehnung bei den Kunstknochen noch deutlicher als bei den Kadaverknochen. In den 

Ebenen B und C ergaben sich kaum Unterschiede zwischen den beiden Studien. Auch bei den 

verschiedenen Belastungskonfigurationen (8 und 12° Adduktion) traten kaum Differenzen auf. In der 

Ebene D fiel bei den älteren Kadaverknochen (Knochenpaar 1 und Knochenpaar 2) eine leichte 

Zunahme der Dehnung lateral (DL) auf. Hier waren die Ergebnisse der Kunstknochen nur dem 49 

jährigem Kadaverknochenpaar 3 in gleicher Güte ähnlich. Was vermuten lässt, dass die validierten 

Kunstknochen eine ähnliche Biegsamkeit aufweisen, wie diese jüngeren Femora. 

Zahlreiche Autoren berichten von biomechanischen Studien, in denen ein ähnliches Vorgehen 

gewählt wurde. Mehrere Prothesentypen wurden in Kadaverknochen, die zuvor mit 

Dehnungsmessstreifen ausgestattet wurden, getestet. Dabei wurde jeweils das Dehnungsmuster vor 

und nach Implantation bewertet [67; 101;  71; 17; 18; 51; 19; 7]. Die Positionen der 

Dehnungsmessstreifen wurden nicht in allen Studien gleich gewählt. Jedoch bestätigen sich die 

Studien gegenseitig in ihrem Ergebnis und zeigen alle eine Minderung der Dehnung nach 

Prothesenimplantation. Diese zeigte sich bei Standardschäften besonders deutlich im Bereich des 

Kalkars [101]. Prothesen mit proximaler Krafteinleitung können in vitro diesen Effekt verringern, 

jedoch nicht verhindern [17]. Insgesamt sei die Dehnungsveränderung bei individuell angepassten 

Prothesen, die die Metaphyse des Femurs optimal ausfüllen sollen, geringer als bei anatomischen 

Schäften [67; 71]. Wobei sich die Ergebnisse von anatomischen Schäften und Kurzschaftprothesen 

näher an der Physiologie der Krafteinleitung zeigten und einen geringeren Stress-Shielding-Effekt 

verursachten, als Geradschaftprothesen [90; 7; 51]. Durch Einbringen von stufenförmigen 

Einkerbungen im Bereich des Kalkars konnte die Dehnungsreduktion an einem individuell gefertigten 
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Langschaft an dieser Stelle reduziert werden. Dennoch zeigte sich ein Stress-Shielding-Effekt sowie 

eine proximal betonte Dehnungsreduktion auch für diese Art der Hüftprothese [67]. Eine andere 

Studie verglich eine anatomische Geradschaftprothese, die in einem Modell unzementiert und 

zementiert eingebracht wurde [102]. Hier zeigte sich für den nicht zementierten Schaft eine mit 56% 

reduzierte Dehnung im Bereich des Kalkars. Für den zementierten Schaft wurde sogar nur 30% der 

ursprünglichen Dehnung an dieser Stelle gemessen. Die in der vorliegenden Studie verwendete 

Bicontact® Geradschaftprothese erzielt eine proximale Krafteinleitung im Vergleich zu anderen 

Standardschäften. Hier konnte eine relativ geringe Dehnungsminderung im Bereich des Kalkars von 

57% gemessen werden. Dies verdeutlicht die sehr geringe Dehnungsminderung bei der getesteten 

Metha® Kurzschaftprothese mit durchschnittlich 95% (8° Adduktion) und 82% (12° Adduktion) der 

Dehnung des Knochens ohne Prothese an der gleichen Stelle. 

Besonders physiologisch sei die Krafteinleitung durch schaftlose Prothesen, auch wenn diese 

Einbußen in der Stabilität zeigten [3]. Eine weitere Studie konnte jedoch zeigen, dass die alleinige 

Verkürzung des Schaftes die Krafteinleitung auf den Kalkar nicht beeinflussen konnte [72].  

Teilweise wurden in den genannten Studien viele verschiedene Belastungskonfigurationen, zum Teil 

auch mit der Simulation eines Muskelzugs, angewendet. Es konnte jedoch gezeigt werden, dass diese 

nur eine geringe Abweichung der Dehnungen an den verschiedenen Positionen erzielen würden und 

das prinzipielle Ergebnis sich nicht durch die Anwendung vieler verschiedener 

Belastungskonfigurationen ändert [18]. Auch in der vorliegenden Studie ergaben sich durch die zwei 

angewendeten Belastungskonfigurationen maximal zu 20% unterschiedliche Ergebnisse. Die 

Unterschiede zeigten sich in statistischen Berechnungen nicht signifikant. Das gibt Hinweise darauf, 

dass auf einen allzu komplexen Versuchsaufbau verzichtet werden kann, ohne dass von Einbußen der 

Aussagekraft einer biomechanischen Studie ausgegangen werden muss.  

Die zuvor genannten Studien bestätigen sich nicht nur gegenseitig. Im Vergleich mit klinisch- 

radiologischen Studien zeigt sich entsprechend der Dehnungsänderung ein mehr oder weniger 

positives bone-remodelling für die einzelnen Modelle. Damit kann die klinische Relevanz der in vitro 

erfassten Ergebnisse verdeutlicht werden. 

In DEXA-Studien wird durch eine Knochendichtemessung das bone-remodelling und damit indirekt 

die Krafteinleitung nach Prothesenimplantation durch diese auf das Femur untersucht. Es konnte in 

einer solchen Studie gezeigt werden, dass nach Implantation einer Metha® Kurzschaftprothese die 

Knochendichte im Bereich des Kalkars (Gruen-Zone 7) zu nimmt [57]. Daher ist zu vermuten, dass 

sich diese Prothese überwiegend metaphysär verankert. In der vorliegenden Studie an 

Kadaverknochen konnte für diesen Bereich eine durchschnittlich 5% (8° Adduktion) bis 18%ige 
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Dehnungsminderung gemessen werden. Diese geringen Differenzen erreicht sonst keine weitere 

bisher getestete Kurz- oder Geradschaftprothese. In der gleichen radiologischen DEXA-Studie wurde 

eine Verringerung der Knochendichte, die indirekt Hinweise auf ein Stress-Shielding gibt, im Bereich 

des Trochanter majors (Gruen-Zone 1) beobachtet. Hier stimmen die Ergebnisse der vorliegenden 

Studie mit der an Kunstknochen [34] und der klinischen Studie von Lerch et al. überein. 

In einer anderen Studie, in der anatomisch geformte Prothesen mit konventionellen 

Geradschaftprothesen verglichen wurden, wird ebenfalls beschrieben, dass die in vitro beobachteten 

Veränderungen der Dehnung der Kortikalis Schlüsse auf die in vivo beobachteten 

Knochenumbauprozesse zulässt [19]. Ebenso zeigt eine biomechanische Studie, die andere 

Kurzschaftmodell e (u.a. die o.g. ESKA Cut®) mit einem Standardschaft vergleicht, nicht nur ähnlich 

physiologischere Dehnungswerte für die Kurzschaftprothese, sondern auch ein entsprechend 

positives bone-remodelling für diese Prothese [90]. Dies kann den Vergleich der in der vorliegenden 

Studie gefundenen Ergebnisse mit der oben genannten DEXA Studie [57] erneut bestätigen. 

In klinischen Studien mit mittelfristiger Laufzeit (weniger als zehn Jahre) zeigen sich für 

Kurzschaftprothesen aussichtsreiche Ergebnisse. So wird in einer Metaanalyse von 49 klinischen 

Studien mit 19 verschiedenen Kurzschaftprothesen, die bei 6495 Patienten angewendet wurden, von 

einer durchschnittlichen Revisionsrate von deutlich weniger als 10% berichtet [99]. Die Metha® 

Kurzschaftprothese wurde in verschiedenen Studien untersucht. 2009 wurden die Ergebnisse von 50 

implantierten Metha® Kurzschaftprothesen mit einer Studienlaufzeit von zwei Jahren veröffentlicht 

[11]. Revisionen mussten hier aufgrund einer aseptischen Lockerung, einer periprothetischen Fraktur 

nach Sturz und wegen eines Bruchs des Titankonus durchgeführt werden. 

An anderer Stelle wird von 1,3% aseptischen Lockerungen der Metha® Kurzschaftprothese berichtet 

[100]. Dabei betrachteten die Autoren über einen Zeitraum von 10 Jahren die Daten von insgesamt 

1953 implantierten Metha® Kurzschaftprothesen unterschiedlicher Standzeit. Bei mehr als der Hälfte 

der Fälle der Lockerungen (58%) wurde eine zu klein gewählte Größe der primär implantierten 

Prothese als Ursache der Lockerung festgestellt. Zudem konnten nach Hüftkopfnekrose (23% der 

gelockerten Prothesen) und bei Coxa vara (7%) vermehrt aseptische Lockerungen beobachtet 

werden. In anderen Studien wird von keinem Revisionsfall nach 13 [92], 24 [57] und 32 [85] Monaten 

berichtet. Zusammenfassend scheinen sich die in der vorliegenden Studie gefunden Ergebnisse auch 

klinisch zu bestätigen. Inwieweit die hier bestätigte metaphysäre Verankerung der Metha® 

Kurzschaftprothese tatsächlich eine längere Standzeit durch ein vermindertes Stress-Shielding 

erreichen kann, kann jedoch durch die fehlenden Langzeitergebnisse nicht abschließend geklärt 

werden.  
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Der Zusammenhang von Stress-Shielding und aseptischer Lockerung wird heute allgemein vermutet 

[17; 18; 19], konnte jedoch noch nicht bewiesen werden. In der vorliegenden Studie konnte zwar 

gezeigt werden, dass der Stress-Shielding-Effekt einer Metha® Kurzschaftprothese geringer ist, als bei 

der vergleichend untersuchten Bicontact® Geradschaftprothese. Eine abschließende Bewertung der 

Konzepte beider Prothesen ist dennoch nicht möglich, da eine Überlegenheit der neueren Metha® 

Kurzschaftprothese nur durch eine vergleichbare oder verlängerte Standzeit in klinischen 

Langzeitstudien bei tatsächlich verbesserter Revisionsmöglichkeit bewiesen werden kann. 

 

5.3.Grenzen des angewendeten Verfahrens 

In dieser biomechanischen Studie konnte in vitro nur eine Annäherung an die in vivo Situation 

geschaffen werden. Aufgrund des Kompromisses, der zwischen Durchführbarkeit und Aussagekraft 

einer Studie eingegangen werden muss, ergeben sich auch hier methodische Limitationen. Zunächst 

wurde aufgrund der begrenzten Mittel nur eine Stichprobe von drei Kadaverknochenpaaren gewählt, 

die nur näherungsweise die individuellen Unterschiede in der Anatomie der Patienten nachahmen 

konnte. Jedoch zeigt sich in der statistischen Auswertung, dass die Ergebnisse reproduzierbar waren. 

Im Versuchsaufbau wurden einwirkende Muskelkräfte zur Vereinfachung des Versuchsaufbaus und 

Erleichterung der Durchführbarkeit nicht simuliert. Diese beeinflussen die Dehnung des Femurs bei 

eintreffenden Kräften. In anderen publizierten Studien wird diese Vereinfachung des 

Versuchsaufbaus auch verwendet [7]. Die Dehnung im Bereich der Metaphyse wird zudem nicht 

signifikant durch die Einwirkung von Muskelzügen beeinflusst [18]. 

Durch die zwei verschiedenen Belastungskonfigurationen wurde nur der Einbeinstand nachgestellt, 

bei dem die Belastung auf den Schenkelhals am größten ist [16; 82]. Jedoch belastet ein Patient, der 

mit einer Prothese versorgt wurde, diese im Alltag vielfältiger. Eine Belastung, die z.B. 

Treppensteigen, Aufstehen aus dem Sitzen oder gar sportliche Betätigungen simuliert, wurde nicht 

untersucht. Hierbei ergeben sich zum Beispiel bei Sprüngen oder Auslassen von Stufen 

Belastungsspitzen, die vermieden werden sollten, um einem Frakturieren der Femora vorzubeugen. 

Die Stufenbelastungsmessungen zeigten jedoch, dass sich die Dehnungen linear zur Belastung des 

Femurs verhalten (Abb. 15). In der hier dargestellten Studie wurde eine Belastung von 800 N 

gewählt, da die absolute Belastung bei der nachgewiesenen Linearität der Beziehung zwischen 

Belastung und Dehnung nicht entscheidend ist. Außerdem wurde bei den Ergebnissen nach 

Prothesenimplantation jeweils der Bruchteil der Dehnung vor Implantation bei der jeweils gleichen 

Belastung bestimmt. 
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Ein Einwachsen der Prothesen, wie es in vivo geschehen soll, kann aus ethischen Gründen nicht 

abgewartet werden, bevor biomechanische Testungen durchgeführt werden können. Die 

Sekundärstabilität kann daher in biomechanischen Studien nicht berücksichtigt werden. Durch eine 

Verdichtung der Spongiosa oder Abbau dieser könnte sich die übertragene Kraft auf die Kortikalis 

verändern. Es konnte gezeigt werden, dass ein solches bone-remodelling den Stress-Shielding Effekt 

reduzieren kann [101]. Würde man also das Einwachsen der Prothesen berücksichtigen, könnte man 

demnach mutmaßlich einen geringeren Stress-Shielding-Effekt nachweisen. 

Die Dehnungsmessstreifen nehmen die Veränderung der Dehnung nur punktuell an der Oberfläche 

der Femora auf. Durch unterschiedlich gewählte Applikationspunkte könnten sich Fehler in den 

Ergebnissen ergeben. Bei den verwendeten Kadaverknochen musste zum Teil von den geplanten 

Messpunkten abgewichen werden. Damit die daraus resultierenden Fehler für beide Femora eines 

Knochenpaares vergleichbar bleiben, wurden die Veränderungen mithilfe des optischen 

Ortungssystems Polaris beidseits in gleicher Weise vorgenommen. Trotz dieser Abweichungen 

zeigten sich an allen Messpunkten, Femora und Belastungskonfigurationen lateral positive 

Dehnungen und medial negative Dehnungen. Sodass davon auszugehen ist, dass sich die Dehnung 

entsprechend auch zwischen zwei Messpunkten verhielt. Zudem zeigten sich beim Vergleich der 

Ergebnisse vor Implantation ähnliche Ergebnisse für beide zu einem Knochenpaar gehörige Femora. 

Daher scheinen mögliche Messfehler und kleine Variationen der Applikationspunkte nur geringe 

Auswirkungen auf die Ergebnisse zu haben. 

Eine weitere Fehlerquelle könnte sich bei dem vorliegenden Studiendesign dadurch ergeben, dass 

das Offset nicht passend zum nativen Kadaverknochen gewählt wird. Die implantierte Prothese stellt 

einen Hebelarm dar, der bei zu großem Offset eine Dehnungszunahme verursacht. Dieser Fehler 

sollte reduziert werden, indem konventionelle Röntgenaufnahmen der Knochen vor und nach 

Prothesenimplantation durchgeführt wurden. Das Offset und die Beinlänge wurde an jeweils beiden 

Aufnahmen bestimmt und ggf. ausgeglichen. 

Die Dehnungsmessstreifen lieferten überwiegend reproduzierbare Ergebnisse. Allerdings wurden 

auch, besonders am Punkt AP, wechselnde Ergebnisse gemessen. Es zeigte sich also eine gewisse 

Störanfälligkeit der Messapparatur am Kadaverknochen. Diese könnte z. B. durch eine 

Unregelmäßigkeit der beklebten Oberfläche entstehen. Makroskopisch sichtbare 

Unregelmäßigkeiten wurden umgangen. Hier würde der Schnellklebstoff durch Auffüllen einer Pore 

in einer dickeren Schicht vorliegen, die damit eine Verschiebeschicht darstellen würde. Eine glatte 

und ebene Fläche im Bereich dieses geplanten Messpunktes zu finden, erwies sich jedoch gerade im 

Bereich der Crista intertrochanterica als schwierig. Zudem könnten der Dehnungsmessstreifen, die 
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Anschlussbändchen und die Lötstation auch nicht ausreichend von Fett und Flüssigkeit isoliert 

gewesen sein, wodurch sich Spannungsveränderungen und Messfehler ergeben könnten. Damit 

Messfehler die Ergebnisse nicht verfälschen konnten, wurden nicht reproduzierbare Ergebnisse von 

der Auswertung ausgeschlossen. 

Die mögliche Fehlerrate wurde auf verschiedene Weise reduziert. Die Kadaverknochen wurden 

jeweils paarweise vorbereitet, um möglicherweise individuelle Anpassungen für beide Knochen 

gleichermaßen vorzunehmen. Für eine genaue Ergebnismessung war ein sicheres 

Applikationsverfahren der Dehnungsmessstreifen notwendig. Dieses wurde im Vorfeld an 

Schweineknochen ausführlich erprobt um mögliche Fehlerquellen zu reduzieren. So wurde vor der 

Verarbeitung der Knochen die vollständige Erwärmung dieser auf Zimmertemperatur abgewartet. Es 

zeigte sich, dass hierfür circa sechs Stunden benötigt wurden. Wurde diese Zeit nicht abgewartet und 

bereits vorher, bei noch kälterem Knochen, mit dem Applikationsverfahren begonnen, erhöhte sich 

die Trockenzeit des verwendeten Schnellklebstoffs erheblich. Zudem ließ sich bei gefrorenen 

Knochen die Oberfläche deutlich schlechter anrauen und entfetten. Dadurch kam es zu sekundären 

Verschiebungen der applizierten Dehnungsmessstreifen oder zur vollständigen Lösung derer. Durch 

die aus den Vorversuchen gewonnenen Erkenntnisse war eine sichere Applikation der 

Dehnungsmessstreifen möglich. Es wurde auf ein gleichmäßiges Anrauen der Oberfläche mit 

Schmirgelpapier einer immer feineren Körnung geachtet, zeitgleich wurde der Knochen lokal 

entfettet. Damit Flüssigkeit und Fett die Klebestelle nicht verunreinigen konnten, wurde mit zwei 

Schichten Polyurethanlack gearbeitet. Die Klebestellen wurden zudem mit Silikongummi abgedeckt. 

Damit die Kadaverknochen während dem Ablauf der Versuche geschuldeter Pausen nicht verderben 

konnten, war zwischenzeitlich ein Einfrieren notwendig. Durch die Auswahl eines Klebstoffs, der 

hierfür geeignet war, wurde die Fehlerrate erneut reduziert. In den Voruntersuchungen wurde 

zudem getestet, dass sich die Dehnungsmessstreifen durch kurzzeitiges Erhitzen beim Löten der 

Flachbandkabel nicht lösen. Eine Vorbereitung der Dehnungsmessstreifen mit den Lötstationen 

reduzierte diese kritische Zeit zudem.  

Insgesamt wurde eine Möglichkeit verwendet, Prothesen in vitro reproduzierbar miteinander 

vergleichen zu untersuchen. Durch den Bezug der Ergebnisse nach Implantation auf die Situation vor 

der Implantation, konnten auch Unterschiede der beiden Femora eines Knochenpaares den Vergleich 

der Prothesen wenig beeinflussen. Weitere Untersuchungen, auch mit anderen Prothesentypen, sind 

möglich. 

Die Verwendung von humanen Kadaverknochen hat Vorteile in der Aussagekraft einer Studie. Es 

wird eine Stichprobe untersucht, die mit unterschiedlicher Beschaffenheit und Geometrie der 
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Femora die Situation für den einzelnen Patienten besser darstellt, als es Kunstknochen mit 

durchschnittlichen Maßen können. Da die Trabekelstruktur und Festigkeit der Spongiosa in 

Kunstknochen bemängelt wird, ist die Präzision der Präparation des Implantatlagers bei 

Kadaverknochen höher. Die Primärstabilität sei daher in Kadaverknochen besser als in Kunstknochen 

[54]. 

In der hier durchgeführten Studie ergibt somit sich ein besonderer Vorteil durch die Verwendung von 

Knochenpaaren. Da diese jeweils von einem Individuum stammen, ist eine vergleichbare Anatomie 

und Struktur der Knochen sichergestellt worden. So entstanden vergleichbare Bedingungen für beide 

Prothesentypen. Die exakte Positionierung der Dehnungsmessstreifen mit Polaris ermöglichte durch 

anatomische Gegebenheiten notwendige Anpassungen, die gleichzeitig für jedes Knochenpaar 

beidseits durchgeführt werden konnten. Die Vergleichbarkeit wurde damit weiter gesteigert. Die 

Reproduzierbarkeit der Ergebnisse an den einzelnen Messpunkten, in einer Versuchsreihe oder auch 

im Vergleich mit der jeweiligen Gegenseite, zeigte, dass durch das angewendete Verfahren eine 

Aussage über die Krafteinleitung auf das Femur möglich ist. Auch nach Implantation der Prothesen 

waren individuelle Aussagen für die jeweiligen Knochenpaare und Prothesentypen möglich. 

Insgesamt stellt sich eine Variante der biomechanischen Untersuchung dar, mit der die durch eine 

Prothese veränderte Krafteinleitung auf das Femur beobachtet werden kann. Damit sind indirekte 

Aussagen über ein mögliches Stress-Shielding möglich, noch bevor klinische Langzeitdaten zur 

Verfügung stehen. Bei der Metha® Kurzschaftprothese konnte die Hypothese der überwiegend 

physiologischen Krafteinleitung im Vergleich zur Bicontact® Geradschaftprothese in der vorliegenden 

Studie nicht widerlegt werden. 
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6.ZUSAMMENFASSUNG  

Die Implantation einer Hüft-TEP ist die erfolgreichste und am häufigsten durchgeführte 

orthopädische Operation in Deutschland. Da heute in etwa 20% der Patienten, die eine solche 

Prothese erhalten, unter 60 Jahren sind [21; 48] und damit ihre Lebenserwartung die übliche 

Standzeit der Implantate übersteigt, müssen gerade junge Patienten mit einer oder mehreren 

Wechseloperationen rechnen. Um die Ausgangslage für diese Revisionen zu verbessern, sollte bei der 

Primäroperation möglichst viel Knochensubstanz erhalten bleiben. Zudem wurde erkannt, dass eine 

physiologische und proximale Krafteinleitung den Stress-Shielding-Effekt vermindern und damit 

Knochenumbauprozesse positiv beeinflusst werden können. Zudem wurden in den letzten Jahren 

muskelschonende, minimalinvasive Zugangswege entwickelt, die eine schnellere Rehabilitation 

ermöglichen und somit Komplikationen verringern und Kosten einsparen können. 

Kurzschaftprothesen sollen über eine proximale Resektion, die Erleichterung der minimalinvasiven 

Zugangswege und eine physiologischere Krafteinleitung diese Ziele verfolgen und durch einen 

geringeren Stress-Shielding-Effekt zudem eine längere Standzeit erreichen. Daher wurden in den 

letzten Jahren viele verschiedene Implantate entwickelt, die durch verschiedene Entwicklungs- und 

Verankerungsprinzipien versuchen eine bestmögliche Rekonstruktion der Anatomie und 

Standzeitverlängerung zu erreichen. Für viele, der noch jungen Implantate, fehlen jedoch klinische 

Langzeitdaten, die diese Überlegungen bestätigen. Durch mittelfristige klinische Studien und 

biomechanische Untersuchungen können diesbezüglich Vorhersagen getroffen werden.  

Für die Metha® Kurzschaftprothese lagen bisher keine Daten vor, die ihre postulierte, metaphysäre 

Krafteinleitung sicher bestätigen konnten. In der vorliegenden Studie sollte an einer Stichprobe von 

drei Kadaverknochenpaaren mit Hilfe von Dehnungsmessstreifen die Dehnungsveränderung der 

Femora vor und nach Implantation der Kurzschaftprothese im Vergleich zur bewährten Bicontact® 

Geradschaftprothese untersucht werden. Diese Dehnungsveränderung der Kortikalis nach 

Prothesenimplantation lässt Schlüsse auf die Art der Krafteinleitung zu. 

Hierzu wurden die Femora paarweise in einer standardisierten Form in Methylmethacrylat 

eingegossen, präpariert und mit jeweils zehn Dehnungsmessstreifen an definierten Positionen, mit 

einem zuvor erprobten klebenden Verfahren, ausgestattet. Anschließend wurden die Femora in einer 

speziell angefertigten Halterung in ein Material–Test-System integriert. Durch zwei verschiedene 

Belastungskonfigurationen sollte der Einbeinstand simuliert werden. Nachdem auf diese Weise 

Daten für die Dehnung der Femora bei den entsprechenden Belastungen gewonnen wurden, wurden 

in jedem Knochenpaar nach dem Zufallsprinzip auf einer Seite die Metha® Kurzschaftprothese und 
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auf der kontralateralen Seite eine Bicontact® Geradschaftprothese implantiert. Um mögliche 

Veränderungen des Offsets aufzudecken wurden vor und nach Prothesenimplantation 

nativradiologische Kontrollen durchgeführt. Anschließend wurden die Messungen in gleicher Weise 

erneut durchgeführt. Die Veränderung der Dehnung in Prozent wurde an den einzelnen 

Messpunkten bestimmt und paarübergreifend miteinander verglichen. So entstanden 

Dehnungsmuster, die die beiden Prothesentypen in reproduzierbarer Weise auslösen und somit 

Schlüsse auf die tatsächliche Verankerung und Krafteinleitung zulassen. 

Es zeigte sich, dass die Metha® Kurzschaftprothese der postulierten metaphysären Verankerung 

gerecht wird und sich die Dehnung der Kortikalis des Kadaverknochen insgesamt um 60% weniger 

reduziert als bei der Bicontact® Geradschaftprothese. Im Bereich des Kalkars zeigt sich nach 

Implantation einer Metha® Kurzschaftprothese in dieser Studie eine Dehnung von durchschnittlich 

95% bei 8° Adduktion und 82% bei 12 ° Adduktion im Vergleich zum nativen Knochen. Die Bicontact® 

Geradschaftprothese erreicht hier nur durchschnittlich 57% (bei 8 und 12° Adduktion) der 

ursprünglichen Dehnung. Der Stress-Shielding- Effekt, der für aseptische Lockerungen verantwortlich 

gemacht wird, ist bei der untersuchten Kurzschaftprothese also deutlich geringer als bei der zum 

Vergleich hinzugezogenen Geradschaftprothese. Besonders deutlich wurde dieser Effekt bei dem 

jüngsten verwendeten Knochenpaar 3. Jedoch kann auch die Metha® Kurzschaftprothese ein Stress- 

Shielding nicht gänzlich verhindern. Insbesondere im Bereich des Trochanter majors (Gruen Zone 1) 

zeigt sich auch bei diesem Implantat eine deutliche Dehnungsverminderung, die jedoch im Vergleich 

zu anderen biomechanischen Studien mit Testung von anderen Hüftprothesen geringer zu sein 

scheint.  

Die in der vorliegenden Studie gefunden Ergebnisse lassen sich mit bisher gewonnen Daten aus 

klinischen Studien mit mittelfristiger Laufzeit und DEXA Studien vereinbaren. Auch hier zeigte sich 

eine Knochendichtezunahme im Bereich des Kalkars und eine Knochendichteminderung in der Gruen 

Zone 1. Sodass davon ausgegangen werden kann, dass durch die Belastung, die durch die Prothese 

metaphysär ausgelöst wird, ein positives bone-remodelling erzielt wird, das die Sekundärstabilität 

der Prothese hier erhöht. Ein positiver Einfluss auf die Standzeit der Prothese ist also möglich.  

Da es sich jedoch um einen vereinfachten Versuchsaufbau handelt und durch 

Knochenumbauprozesse verursachte Veränderungen der Stabilität nicht berücksichtig werden 

konnten, müssen klinische Langzeitstudien die Überlegenheit der Metha® Kurzschaftprothese 

gegenüber dem bewährten Bicontact® Geradschaft beweisen. Zudem ist die Indikation zur 

Prothesenimplantation und Wahl des Implantats weiter im Einzelfall kritisch zu prüfen, da die 
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präoperative Anatomie des Patienten, sowie die Knochenqualität Kontraindikationen für 

Kurzschaftprothesen darstellen können. 
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7.ANHANG 

7.1.Abkürzungsverzeichnis 

 

Abkürzung 
Bedeutung 

AA Position Ebene A, anterior 

AP Position Ebene A, posterior 

AL Position Ebene A, lateral 

AM Position Ebene A, medial 

BM Position Ebene B, medial 

BL Position Ebene B, lateral 

ca. Circa 

CCD-Winkel Caput-Collum-Diaphysenwinkel 

C.F.P. Collum Femoris Preserving 

CM Position Ebene C, medial 

CL Position Ebene C, lateral 

CT Computertomographie 

CM Position Ebene D, medial 

DL Position Ebene D, lateral 

ggf. gegebenenfalls 

kg Kilogramm 

Max. Maximum 

Min. Minimum 

MIOS Minimally Invasic Orthopedic Solutions 

mm Millimeter 

o.g. oben genannten 

u. a. unter anderem 

z. B. zum Beispiel 
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7.2.Materialliste 

Material Bezugsquelle 

Datenaufzeichnung  CANHEAD Basismodul (CB1014, HBM, 

Deutschland), Verstärkermodul (CA 1030, HBM, 

Deutschland), catmanEASY Software (HBM, 

Deutschland) -> 100 Hz 

Dehnungsmessstreifen (DMS) (3/350 RY91; Hottinger Baldwin Messtechnik 

GmbH (HBM), Darmstadt, Deutschland) 

Flachbandkabel Flachbandleitung AWG 28, farbcodiert, 

Aufmachung 30,5 m Rastermaß 1,27 mm (BKL-
ELECTRONIC Kreimendahl GmbH, Lüdenscheid, 

Deutschland) 

Eingussmaterial  Methylmethacrylat (Technovit 4004, Heraeus 

Kulzer GmbH, Wehrheim, Deutschland) 

Lötstützpunkte (1-LS7 Hottinger Baldwin Messtechnik GmbH 

(HBM), Darmstadt, Deutschland) 

Material Test System (MTS Mini Bionix 858; MTS Systems Corporation, 

Eden Prairie, Minnesota, USA) 

optisches Ortungssystem (Typ Polaris P4, Northern Digital Inc., Ontarion, 

Waterloo, Kanada) 

Polyurethanlack Abdeckmittel PU140lösungsmittelhaltiger 

Einkomponenten-Polyurethanlack (Hottinger 
Baldwin Messtechnik GmbH (HBM), Darmstadt, 

Deutschland) 

Reinigungsspray RMS 1-SPRAY Reinigungsmittel (Aceton und 

Isopropanolgemisch; (Hottinger Baldwin 

Messtechnik GmbH (HBM), Darmstadt, 

Deutschland) 

Enthaltener Lieferumfang 

 5 Spraydosen 
 450 Vliesstoffpads 

Schnellklebstoff X60 2-Komponentenkleber für 

Dehnungsmessstreifen (Hottinger Baldwin 

Messtechnik GmbH (HBM), Darmstadt, 
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