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Optimierung der Schaftkomponente von 
Kurzschaftendoprothesen mittels Finite-Elemente-Analyse 

Claudia Kleinschrodt · Hans-Georg Simank · Bettina Alber-Laukant · Frank Rieg 

Einleitung 

2015 belegte die Implantation einer Endoprothese am Hüftgelenk mit 
219.325 Operationen Platz 8 der 50 häufigsten Operationen der vollstationä-
ren Patienten in Krankenhäusern (DRG-Statistik 2015). Bei diesen Eingriffen 
kommt eine Vielzahl von verschiedenen Prothesenmodellen zum Einsatz 
(Kirschner 2005). Aktuell geht der Trend in Richtung zementfreie Veranke-
rung, Verkleinerung der Implantate und den Erhalt von möglichst viel Kno-
chensubstanz (Jerosch 2013). So werden in den letzten Jahren immer 
häufiger Kurzschaftendoprothesen implantiert (Jerosch 2013). Sie stellen ein 
knochensparendes System dar und erlauben gleichzeitig verschiedene 
Gleitpaarungen (Jerosch 2013). Allerdings liegen für die meisten Kurzschaf-
tendoprothesentypen noch keine Langzeittestergebnisse vor (Jerosch 
2011), so dass das Langzeitverhalten dieser Prothesen nicht vorhergesagt 
werden kann. Speziell bei Kurzschaftendoprothesen ist der Einfluss der 
verkürzten Schaftlänge auf das Einwachsverhalten und die Lebensdauer des 
Implantats noch nicht ausreichend geklärt. 

Am Lehrstuhl für Konstruktionslehre und CAD der Universität Bayreuth 
finden deshalb Untersuchungen zur computergestützten Analyse von Kurz-
schaftendoprothesen statt. Ziel hierbei ist es, durch eine Variation der 
Schaftlänge eine Prothesenform mit optimalen Spannungsverläufen und 
einer verbesserten Krafteinleitung in den Knochen zu entwickeln.  

Medizinische Grundlagen 

Hüftgelenk und Femur 

Das Hüftgelenk ist ein Kugelgelenk, das aus Gelenkkopf (Caput femoris) und 
Gelenkpfanne (Acetabulum) besteht und dreiachsige Bewegungen zulässt. 
Die Innenseiten der Gelenkflächen sind mit einer hyalinen, d.h. elastischen, 



C
la

ud
ia

 K
le

in
sc

hr
od

t 
  H

an
s-

G
eo

rg
 S

im
an

k 
  B

et
ti

na
 A

lb
er

-L
au

ka
nt

   
Fr

an
k 

R
ie

g

 

 

304

glatten Knorpelschicht überzogen. Der Knorpel dämpft durch sein viskoelas-
tisches Verhalten stoßartige Belastungen ab und sorgt für eine Verringerung 
der Reibung im Gelenk. Der Caput femoris ist das proximale Ende des 
Oberschenkelknochens (Femur) und geht in den Schenkelhals (Collum 
femoris) über. Das Femur stellt den längsten Röhrenknochen im menschli-
chen Körper dar. Es besteht aus einem langen Schaft (Diaphyse) mit jeweils 
einer proximalen und distalen Epiphyse an seinen Enden. An die proximale 
Epiphyse schließt sich nach distal die Diaphyse mit dem Schenkelhals an. 
Dieser weist einen CCD (Centrum-Collum-Diaphysen)-Winkel von 130°±7° 
mit hoher anatomischer Variabilität auf. Auf der Seite des Trochanter minors 
am Schenkelhals ist die Knochenrinde (Corticalis) wegen hoher Lastaufnah-
me verdickt (Calcar femoris). Diese anatomische Struktur ist für die Veranke-
rung der Kurzschaftendoprothese von großer Bedeutung.  

Röhrenknochen bestehen aus Knochenrinde (Corticalis) und Schwammkno-
chen (Spongiosa). Die kompakte Kortikalis, welche v.a. in der Diaphyse stark 
ausgebildet ist, verhindert aufgrund ihrer schmalen, aber hohen zylindri-
schen Zellen eine zu starke Deformation des Knochens. Die schwammartige 
Spongiosa sorgt für eine Gewichts- und Stabilitätsoptimierung aufgrund der 
hohen Porosität. (Jerosch et al. 2005, Fröber 2002) 

 
Abbildung 1: Proximaler Bereich des Femurs 

Kurzschaftprothesen 

Die Gründe für einen künstlichen Gelenkersatz sind vielfältig: Fehlstellun-
gen, Nekrosen, Frakturen, Tumorerkrankungen, Arthritis, Luxationen oder 
Gelenkversteifungen können den Austausch des Gelenks notwendig ma-
chen. Der häufigste Grund jedoch für die Notwendigkeit eines Gelenkersat-
zes ist die Arthrose (Schneider 2016a). Weltweit ist die Arthrose, welche 
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über eine sukzessive Zerstörung des Gelenkknorpels bis zur Freilegung der 
Knochenoberfläche führen kann, die häufigste Gelenkerkrankung. Sie verur-
sacht mehr Einschränkungen und Behinderungen in der älteren Bevölkerung 
als jede andere Erkrankung (Fuchs et al. 2013). Der demografische Wandel 
und die Zunahme von Übergewicht und Bewegungsmangel in den Indust-
rienationen, aber auch Überbelastungsschäden z.B. durch Leistungssport, 
führen zu einer zunehmend erweiterten Indikationsstellung.  

Gleichzeitig werden die Patienten bei denen ein künstliches Gelenk implan-
tiert wird immer jünger. Etwa 20% der Patienten sind aktuell jünger als 60 
Jahre (Jerosch 13).  

Wie alle künstlichen Gelenke versagen auch Hüftendoprothesen. Die durch-
schnittliche Standzeit beträgt ca. 15 Jahre. Abhängig vom eingesetzten 
Hüftendoprothesen-Typ, der Verankerung, dem Lebensalter, dem Gewicht, 
der Knochenbeschaffenheit und dem Grad an körperlicher Aktivität des 
Betroffenen sind somit viele Patienten im Laufe Ihres Lebens auf eine 
Hüftrevision angewiesen (Schneider 2016b).  

Dies hat in jüngerer Zeit zur Entwicklung von Endoprothesensystemen 
geführt, die bei Implantation einen möglichst geringen Knochenabtrag 
erfordern um das knöcherne Lager zu schonen um damit bei einer Revisi-
onsoperation eine erfolgversprechendere knöcherne Ausgangssituation zu 
schaffen (Ender et al. 2007). Kurzschaftprothesen mit metaphysärer Veran-
kerung stellen ein derartiges knochensparendes, weichteilschonendes 
System dar. Sie ermöglichen den Einsatz verschiedener Gleitpaarungen 
sowie die Rekonstruktion der individuellen Biomechanik und sind so vor 
allem für junge und aktive Patienten eine Alternative zur herkömmlichen 
Standardschaftprothese (Jerosch 2013).  

 
Abbildung 2: Schaftkomponente einer handelsüblichen Kurzschaftendoprothese 

 (AIDA® der Firma implantcast GmbH) 
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Abbildung 2 zeigt die Schaftkomponente einer handelsüblichen Kurzschaf-
tendoprothese (AIDA® der Firma implantcast GmbH). In den späteren Mes-
sungen wird eine AIDA®-Prothese der Größe 3 mit einem CCD-Winkel von 
130° verwendet. Von der Firma implantcast GmbH wird zusätzlich ein Kopf 
der Größe 36M zur Verfügung gestellt. Die Entwicklung dieser Kurzschaf-
tendoprothese zielt durch die Schaftgeometrie auf eine optimale Primärsta-
bilität mit proximaler Krafteinleitung und einer guten Osseointegration ab. 
Zum Erreichen einer möglichst hohen Primärstabilität ist sie doppelkonisch 
mit einem trapezförmigen Querschnitt geformt (Jerosch2013). 

Durch diesen konisch zulaufenden Schaft wird eine sog. Press-fit-
Verankerung erlangt. Der Press-fit im, durch Raspelbearbearbeitung verdich-
teten knöchernen, hartspongiösen Lager, erfordert den Erhalt des geschlos-
senen zirkulären Kortikalisrands am teilresezierten Schenkelhals. Durch die 
breitflächige Abstützung am Kalkar wird sowohl eine verbesserte Primär- als 
auch Sekundärstabilität erzielt und die Kraft dort proximal übertragen. Eine 
ausreichende Primärstabilität ist erreicht, wenn keine fortwährende Mikro-
bewegung der Prothese über 30 m (Jerosch 2013) vorliegt. Denn nur durch 
eine ausreichende mechanische, primäre Stabilität kann der Prothesenkör-
per knöchern integriert werden. Dies führt dann zur biologischen Sekundär-
stabilität und somit zu einer langlebigen Verbindung von Prothese und 
Knochen. Zur Unterstützung der Osseointegration ist der proximale Bereich 
der AIDA®-Prothese mit einer klinisch bewährten Titan-Hydroxylapatit-
Beschichtung versehen. Mit dieser Beschichtung wird eine für die knöcher-
ne (ossäre) Integration günstige Porengröße von 30 nm (Jerosch 2013) 
erzielt. Die proximal-metaphysäre Verankerung soll erreichen, dass die Kraft 
möglichst physiologisch, d.h. proximal eingeleitet wird. Die Kräfte werden 
auf Kortikalis und Spongiosa des proximalen Femur übertragen. Dies verhin-
dert das sog. Stress shielding, den proximalen Knochenabbau durch fehlen-
de Belastung, wie er bei Verwendung von Langschaftprothese mit distaler 
Krafteinleitung beobachtet wird. Ein weiteres Konstruktionsmerkmal der 
AIDA®-Prothese ist das distale hochpolierte Schaftende. Dieses ist lediglich 
zur intramedullären Führung während der Implantation durch Anlage an die 
lateralen Kortikalis bestimmt und dient nicht zur Lasteinleitung (Jerosch 
2013, Implantcast 2015). Das Prothesenende ist zusätzlich großflächig 
abgerundet, um eine Perforation, d.h. einen Durchbruch, der lateralen Korti-
kalis bei Implantation zu verhindern (Jerosch 2013). Das soeben beschriebe-
ne Verankerungsprinzip wird in Abbildung 3 verdeutlicht. 



 O
pt

im
ie

ru
ng

 d
er

 S
ch

af
tk

om
po

ne
nt

e 
vo

n 
K

ur
zs

ch
af

te
nd

op
ro

th
es

en
 m

it
te

ls
 F

in
it

e-
El

em
en

te
-A

na
ly

se

 

 

307 

 
Abbildung 3: Veranschaulichte Verankerung einer implantierten AIDA®-Prothese  

anhand eines Röntgenbilds; eigene Darstellung (nach Jerosch 2013) 

Knochenwachstum 

Die knöcherne Integration von Endoprothesen basiert auf ähnlichen 
biologischen Prozessen wie die Knochenheilung oder der physiologische 
Knochenerhalt. Beim erwachsenen Menschen unterliegt der Knochen einem 
ständigen Umbau durch die Osteoblasten (Knochenbildung) und Osteoklas-
ten (Knochenabbau), dem sog. Remodelling (Richard 2013, Schönau 2005). 
Das Knochenmaterial wird also ständig ausgetauscht, sodass jährlich bis zu 
20 % erneuert werden (Weghorn 2016). Dabei werden die knochenauf- und 
-abbauenden Zellen u.a. durch mechanische Beanspruchung stimuliert. 
Durch kontinuierliches Remodelling werden ebenfalls entstehende Defekte, 
wie Mikrorisse oder Frakturen, entsprechend der Belastung repariert, so-
dass eine Materialermüdung verhindert wird (Richard & Kullmer 2013, Fratzl 
2002). Zu hohe Lasteinleitung in den Knochen kann zu Überbeanspruchung 
des biologischen Systems, zu geringe Lasteinleitung zur Unterbelastung 
führen. In beiden Fällen wird die Stabilität des Knochenlagers vermindert. 
Welche Belastungen zu adäquaten Umbauprozessen im Knochen führen, 
hängt von der Höhe der Belastung und von der vorherrschenden Dichte im 
Knochen ab. Der Zusammenhang ist in Abbildung 4 dargestellt (Rahimi 
2013). 
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Abbildung 4: Darstellung der Knochenumbauzonen  

in Abhängigkeit von Spannung und Dichte (Rahimi 2013) 

Validierung des Finite-Elemente-Modells anhand praktischer Versuche 

Für die experimentellen Messungen wird das kontaktlose Messsystem der 
Bildkorrelation von der Firma LIMESS GmbH verwendet. Die digitale Bildkor-
relation, auch Grauwertkorrelationsanalyse genannt, kann das 3D-
Verschiebungsfeld des Messobjekts aufgrund einer Belastung berührungs-
los ermitteln. Durch das optische Verfahren können sowohl schwer zugäng-
liche als auch statische sowie dynamische Messungen durchgeführt wer-
den. Darüber hinaus ist es möglich inhomogene anisotrope Materialien zu 
messen und zu klassifizieren oder aber eine Bauteilprüfung durchzuführen. 
Die flächenhaften und skalierbaren Deformationsergebnisse besitzen wei-
terhin den Vorteil, dass sie sehr gut mit FE-Modellen vergleichbar sind und 
somit zu deren Validierung herangezogen werden können. (LIMESS 2016) 

Für die Durchführung der Messungen wird die Prothese mit Halterungen an 
eine Lochplatte montiert. Durch die sukzessive Belastung der Prothese über 
eine Kraftmessdose wird unter Verwendung zweier auf die Prothese gerich-
teten Kameras die schrittweise Verformung der Prothese mittels Bildkorrela-
tion aufgenommen. Der Versuchsaufbau wird zunächst als CAD-Modell der 
Prothese sowie der Verankerung erstellt. Dies ermöglicht die Herstellung 
des Versuchsaufbaus. Die Halterungen 1, 2 und 3 bestehen aus Hart-PVC 
(SHD 82) und sollen die Verankerung im Knochen unter Berücksichtigung 
messtechnischer Einschränkungen nachbilden. Durch verschiedene Ausrich-
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tungen der Prothese auf der Lochplatte können zudem unterschiedliche 
Lastfälle dargestellt werden (Weghorn 2016). Der hier betrachtete Lastfall 
entspricht einer zufälligen Belastung beim Stolpern von 4681,2 N (Damm & 
Kutzner 2015). 

 
Abbildung 5: CAD-Modell der Protheseneinspannung im Messaufbau (Weghorn 2016) 

Der real durchgeführte Versuch dient der Validierung des FE-Modells. Somit 
wird das virtuelle Modell identisch zum Versuchsaufbau gestaltet und mit 
den gleichen Randbedingungen versehen. Ausgewertet werden die Ver-
schiebungsverläufe bei schrittweiser Kraftaufgabe im Hals- sowie im 
Schaftbereich (Abbildung 6). 

Beim Vergleich der beiden Verschiebungsverläufe aus Simulation und Ver-
such im Schaftbereich werden gute Übereinstimmungen erreicht. Die 
Abweichung der Ergebnisse bei maximaler Belastung entspricht 5%. Im 
Halsbereich hingegen weichen Simulation und Versuch mit steigender 
Kraftaufgabe immer weiter voneinander ab. Bei maximaler Kraftaufgabe 
beträgt die Abweichung 26% (Weghorn 2016). Die Ursache für diesen 
Unterschied ließ sich im Versuchsaufbau ermitteln. Durch wiederholte 
Messungen kommt es zu einer Lockerung der Halterungen, was ein Verkip-
pen der Prothese und somit veränderte Verschiebungen zur Folge hat. Diese 
Lockerung im Aufbau hat jedoch keinen Einfluss auf die Ergebnisse im 
Schaftbereich, weshalb das Modell für weitere Untersuchungen hinsichtlich 
der Schaftlänge als hinreichend validiert gilt. 
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Abbildung 6: Vergleich der Verschiebungsergebnisse aus Versuch und Simulation, 

ausgewertet am Halsbereich und am Schaft 

Variation der Schaftlänge 

Nach einer erfolgreichen Validierung des FE-Modells können nun erste 
Untersuchungen zum Einfluss der Schaftlänge auf den Spannungsverlauf in 
der Prothese sowie in der umgebenden Knochenstruktur durchgeführt 
werden. Hierzu wird die Ausgangsschaftlänge zum einen um 5 mm verkürzt, 
zum anderen um 5 mm verlängert (Abbildung 7).  

Bei Betrachtung der Verschiebungen der gesamten Prothese lässt sich kein 
Einfluss der Schaftlänge erkennen. Sowohl die Z-Verschiebung als auch das 
Kippverhalten werden nicht durch die Längenänderung beeinflusst. Dies 
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deckt sich mit der Annahme, dass sämtliche Krafteinleitung über den proxi-
malen Bereich der Prothese erfolgt (Jerosch 2013). 

Den Einfluss der veränderten Schaftlänge auf das Abstützverhalten an der 
lateralen Kortikalis erfolgt durch eine nähere Betrachtung der Schaftenden 
(Abbildung 8). Die Belastung der Prothese reicht unabhängig von der Schaft-
länge stets bis zur gleichen Position. Im Belastungsfall „Stolpern“ liegt die 
Abstützung des Prothesenschafts in den oberen 24 mm der Schaftanlage 
vor. Der untere Teil bleibt unbelastet. Dadurch steigt mit längerem Schaft 
und der damit einhergehenden längeren Schaftanlage an der lateralen Korti-
kalis nicht der Anteil an belasteter Fläche am Ende des Schaftes. 

Weiterhin muss für eine Bewertung des Einflusses der Schaftlänge der 
umliegende Knochen, der hier durch die Halterungen 1, 2 und 3 abgebildet 
wird, betrachtet werden. Kommt es dort zu unterschiedlicher Kraftübertra-
gung, hat dies Einfluss auf Stabilität und Standzeit der Prothese. Abhängig 
von der resultierenden Spannung kann es zum Knochenabbau oder sogar zu 
einem Durchbruch der Prothese durch die laterale Kortikalis führen (Jerosch 
2013). 

In allen drei Halterungen werden unabhängig von der Schaftlänge die glei-
chen Spannungen erreicht. Sowohl die Maximalwerte als auch die Span-
nungsverteilungen in den Halterungen sind für alle drei Schaftlängen iden-
tisch. In Halterung 1 ist, wie beim Prothesenschaft, deutlich die identische 
Anlagefläche zu erkennen.  

Folglich hat eine Schaftlängenänderung in dem betrachteten Fall innerhalb 
der obengenannten Toleranzen keinen Einfluss auf das Verankerungsprinzip 
und das Migrationsverhalten der Prothese im Knochen. 

 

 
Abbildung 7: Variation der Schaftlänge: a) Schaftverkürzung um 5 mm; b) 

Ursprungsschaftlänge; c) Schaftverlängerung um 5 mm 
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Abbildung 8: Von Mises Spannung in MPa im Schaftende der Prothese (Halterung 1 

ausgeblendet) mit a) Schaftverkürzung um 5 mm; b) Ursprungsschaftlänge; c) 

Schaftverlängerung um 5 mm (Darstellung in Sagittalebene) (nach Weghorn 

2016) 

 
Abbildung 9: Von Mises Spannung in MPa in den Halterungen 1 und 3 (Prothese ausgeblendet) 

mit a) Schaftverkürzung um 5 mm; b) Ursprungsschaftlänge; c) 

Schaftverlängerung um 5 mm (Darstellung in Sagittalebene) (nach Weghorn 

2016) 
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Zusammenfassung und Ausblick 

Durch die Übertragung medizinischer und biomechanischer Zusammenhän-
ge auf ein numerisches Berechnungsmodell ist die Basis für simulative 
Analysen geschaffen. Die Validierung des FE-Modells mittels praktischer 
Versuche unter Zuhilfenahme des Bildkorrelationsverfahrens rechtfertigt 
weiterführende Untersuchungen an diesem Modell. Durch die Variation der 
Schaftlänge kann der Einfluss dieses Parameters auf das Gesamtsystem 
bestehend aus Prothese und umgebenden Knochen erforscht werden.  

Es zeigte sich, dass unabhängig von der gewählten Schaftlänge stets die 
gleiche Anlagefläche zur Kraftübertragung diente. Somit hat die Länge des 
Schaftendes, solange der minimale Wert von 24 mm Anlagefläche nicht 
unterschritten wird, beim betrachteten Fall keinen Einfluss auf die Kraftein-
leitung in den Knochen. 

In weiterführenden Studien wird der Einfluss der Schaftlänge weiter unter-
sucht. Durch Betrachtung weiterer Lastfälle, Berücksichtigung dynamischer 
Einflüsse oder einer detaillierteren Modellierung der umliegenden Strukturen 
kann das Verhalten der Prothese im Knochen detaillierter abgebildet und 
analysiert werden. Zudem müssen medizinische Aspekte wie Nachbildung 
der Physiologie, Individualität der Patienten, Operationstechniken etc. mit 
berücksichtigt werden. Hierdurch kann im Anschluss eine optimale Schaft-
länge ermittelt werden. Dieses Vorgehen lässt sich auch auf weitere Para-
meter einer Hüftendoprothese, andere Modelle oder Prothesentypen über-
tragen und kann so Entwicklern von Endoprothesen neue Impulse geben. 
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