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1 Einleitung 

Der Mensch besitzt die Möglichkeit, seine Lebensqualität ständig verbessern zu können. 

Die Orthopädie ist einer der Bereiche, in der Lebensqualitätsveränderungen deutlich 

sichtbar werden, denn die Rekonstruktion von Körperteilen, insbesondere des 

Bewegungsapparates, hat für die Patientinnen und Patienten einen direkten positiven 

Zuwachs in Bezug auf ihrer Lebensqualität. Die endoprothetische Operation hat zudem 

in den letzten Jahren deutliche Fortschritte gemacht und wird aufgrund ihrer Erfolge auch 

als die Operation des Jahrhunderts bezeichnet [Learmonth et al., 2007]. Diese Art von 

Operationen sind so standardisiert worden, dass aufgrund der ständigen Verbesserung 

von deren Qualität die Lebensdauer des Hüftgelenkersatzes bei 95 % der Implantate von 

12 Jahren auf ungefähr 25 Jahre verlängert werden konnte [EPRD, 2021; Kärrholm et al., 

2020; Kim et al., 2016]. Trotzdem ist in einer immer älter werdenden Gesellschaft, in der 

Gelenkprobleme immer häufiger werden, die Erforschung von Implantaten und 

Implantationen nach wie vor wichtig. Außerdem ist die Erforschung neuer diagnostischer 

Methoden immer wichtiger, um den genauen Stand der Technik zu beurteilen [IQTIG, 

2020; Clement et al., 2012]. Die positiven Auswirkungen dieser Forschungsergebnisse 

kann man in den letzten Jahren bei den zementfreien Endoprothesen beobachten. Die 

neuen Forschungserkenntnisse und deren Implementierung zeigen sich z.B. in der 

Verbesserung der Lebensdauer der Prothese, einer sich günstig auswirkenden stärkeren 

physiologischen Beanspruchung des Knochens durch die Prothese sowie in einer Vielzahl 

von erfolgreichen Prothesenmodellen, die im deutschen Endoprothesenregister 

aufgelistet werden [EPRD, 2021]. 

Diese innovativen Veränderungen sind das Ergebnis der Forschung, die in den letzten 

Jahren nach und nach klären konnte, wie genau eine Endoprothese im Körper verankert 

wird. Daraus entstand eine der bedeutsamsten Erkenntnisse für die endoprothetische 

Entwicklung: die Primärfestigkeit oder Primärstabilität ist die wichtigste Voraussetzung 

für eine erfolgreiche Integration der Prothese in den Knochen, die die darauffolgende 

Osseointegration (Sekundärstabilität) des Implantats sichern kann [Boy et al., 2008; 

Okano et al., 2002]. Daraus leitet sich außerdem ein klarer Zusammenhang zwischen 

mangelnder Osseointegration und frühzeitiger aseptischer Prothesenlockerung ab 

[Miron/Bosshardt, 2016; Jakubowitz, 2007; Pilliar et al., 1986]. 
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Aseptische Lockerungen frühzeitig zu erkennen und somit den Wechseleingriff 

patientenschonend gestalten zu können, ist deswegen seit einigen Jahren Gegenstand der 

Forschung und macht damit die Primärstabilitätsanalyse unabdingbar [Jahnke et al., 2018; 

Fonseca Ulloa, 2014; Jakubowitz, 2007; Görtz et al., 2002; Thomsen et al., 2001; Pilliar 

et al., 1986].  

Die hier aufgeführten Analysestudien zur Primärstabilität sind erprobt, standardisiert und 

etabliert. Um ein hohes Maß der Standardisierung zu erreichen, wurden die geplanten 

Versuche der vorliegenden Studie im Labor (in vitro) durchgeführt. Das erbringt den 

Vorteil einer kleineren Intravariabilität zwischen den Messobjekten und somit eine 

bessere mechanische Beschreibung des Primärzustands der Prothese. Allerdings besitzen 

diese in vitro Methoden den Nachteil, dass sie im Anschluss an die Implantation den 

Prozess zur Sekundärstabilität nicht darstellen und keine Beurteilung des biologischen 

und mechanischen Prozesses im Körper (in vivo) ermöglichen [Ruther et al., 2012]. 

Um dies zu erreichen, tragen Untersuchungen mit Röntgenstrahlung als postoperative 

Kontrolle der Migration der Prothese bei [Krismer et al., 1997]. Dynamische 

Untersuchungen mit implantierten Tantalkugeln in das Femur konnten die räumlichen 

Relativbewegungen zwischen Prothese und Knochen darstellen und dokumentieren 

[Horsager et al., 2017; Yuan et al., 2016; Bottner et al., 2005]. Zuletzt konnte man durch 

die Computer-Simulationen oder Finite Element Modelle (FEM) des Prothesen-

Knochen-Verbundes neue Erkenntnisse gewinnen [Janssen et al., 2010; Rafiq 

Abdu/Kamsah, 2009]. Alle diese drei Gruppen von Ansätzen sind wissenschaftlich 

hochinteressant und könnten die in vitro-Untersuchungen mit genaueren Daten aus dem 

in vivo Verlauf bei Patienten*Innen oder aus komplexen Berechnungen ergänzen. Damit 

könnte bei einer Steigerung der Standardisierung und mit der Machbarkeit solcher 

Studien die Diagnostik der Sekundärstabilitätsanalyse dauerhaft etabliert werden. 

Trotzdem sind diese Untersuchungen bis jetzt entweder klinisch ungünstig umsetzbar 

oder wegen der Variabilität der Materialien und der Patienten*Innen komplex zu 

standardisieren [Zheng/Nolte, 2018; Borchani et al., 2016]. 

Zusammengefasst besteht derzeit das Problem, dass mit den bisherigen erwähnten 

wissenschaftlichen und klinischen Methoden die biologischen und physiologischen 

Prozesse nur mangelhaft dargestellt werden, insbesondere solche, die nach einer 

Implantation entstehen. Diese Prozesse könnten allerdings neben der Primärstabilität und 

der Osseointegration maßgebend für die Prothesenlockerung sein. Deswegen gibt es 
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einige Studien und Untersuchungen, die versuchen, die Stabilität des Implantats in vivo 

zu beschreiben. Es gibt eine Anzahl von Versuchen mit technisch modifizierten 

Prothesen, die die aktuellen Kräfte und Momente des Patienten*Innen in vivo messen 

können [Bergmann et al., 2001a, 2001b]. Dabei sind eine Modifikation und Etablierung 

einer sensorisch belegten Prothese, wegen der aktuell notwendigen hohen regulatorischen 

Schritte, aufwendig und teuer. Das ist auch der Grund, warum sich bisher keine dieser 

Methoden als Standard etablieren lässt.[Damm et al., 2013; Bergmann et al., 2012; Damm 

et al., 2010; Bergmann et al., 2001a, 2001b] 

Bezüglich der Komplikationen bei einer Modifikation und Etablierung einer sensorisch 

belegten Prothese und dem Fehlen eines klinischen Überwachungssystems, welches 

biologische und physiologische Prozesse nach einer Implantation darstellt, erarbeitete die 

Arbeitsgruppe im Labor für Biomechanik der Justus-Liebig-Universität Gießen im Jahr 

2017 eine mathematische Lösung. Die Idee war die Entwicklung und Validierung eines 

neuen theoretischen Rechenalgorithmus, der dynamisch die in vivo Stabilität der Prothese 

simulieren kann, ohne eine Modifikation des Implantats zu benötigen. Dieser 

Algorithmus sollte die Basisparameter einer in vivo Methode für die Primär- und 

Sekundärstabilitätsanalyse bestimmen, die damit dann diagnostisch einfach einsetzbar, 

patientenschonend und leicht zu standardisieren ist [Fonseca Ulloa, 2017]. Die 

erfolgreiche Entwicklung solcher Algorithmen hat die Grundlage geschaffen, die 

erforderliche entsprechende Technik solcher in vivo Messsysteme zu erforschen. Ein 

solches System sollte die Genauigkeit einer Primärstabilitätsanalyse besitzen, aber keine 

Nachteile hinsichtlich des Implantationsprozesses mit sich bringen und keine zusätzliche 

Patientenbelastung sein. Berührungslose Methoden, die diese Genauigkeit zur 

Beantwortung der oben genannten Fragestellung besitzen, sind induktive Sensoren oder 

Wirbelstromsensoren [Tian et al., 2016; Nabavi/Nihtianov, 2012]. Diese haben allerdings 

den Nachteil, dass sie bisher klinisch sehr wenig eingesetzt werden und sehr empfindlich 

in Bezug auf die Materialeigenschaften der zu detektierenden Objekte reagieren. Dazu 

sollte das Objekt metallisch sein, was für die Prothese kein Problem darstellt, aber die 

biologischen Veränderungen würden damit nicht erfasst. Klinisch können die 

biologischen Gewebe (Knochen, Muskel, Knorpel usw.) sehr erfolgreich durch 

Ultraschallsysteme dargestellt werden. Diese Ultraschalltechnik könnte auf Grund seiner 

bereits vorliegenden Etablierung in der Klinik eine berührungslose Messung und 

Diagnose ermöglichen. Die Möglichkeit, mit der Kopplung von Sensorik und Ultraschall 
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verschiedene Materialien zu unterscheiden, stellt zudem eine erfolgversprechende Option 

dar, eine Lösung für das Problem der Sekundärstabilitätsanalyse zu finden.  

Aus klinischer Sicht kann durch derartige Messungen die Frühdiagnose einer 

Prothesenlockerung neben Röntgen- und CT-Untersuchungen erleichtert werden. Daraus 

könnte sich zukünftig die Möglichkeit einer nicht-invasiven, berührungslosen und 

strahlungsfreien Beurteilung des Verankerungsverhaltens von Endoprothesen 

unterschiedlicher Gelenke bei dynamischer Belastung ergeben. Außerdem könnte sich, 

aufbauend auf einem weiterführenden Entwicklungsprojekt, mit Hilfe dieses Systems die 

Frühdiagnostik verbessern und eine Alternative zu den eher belastenden Röntgen-, 

Szintigrafie- und CT-Untersuchungen darstellen.   
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2 Aufgabenstellung und Fragestellung 

Um aseptische Endoprothesenlockerungen möglichst früh zu erkennen, soll ein in vivo-

Modell aus berührungslosen Messsensoren konzipiert und auf seine Machbarkeit geprüft 

werden. Mit diesem sollen zuerst in vitro die Relativbewegungen des Prothesen-

Knochen-Verbundes erfasst und validiert werden. Dadurch wird eine nicht-invasive 

Beurteilung des Verankerungsverhaltens von Endoprothesen ermöglicht. Aus klinischer 

Sicht soll diese Methode die Frühdiagnose einer Prothesenlockerung erleichtern. Für 

diesen Zweck soll die entwickelte Methode die folgenden Fragestellungen beantworten: 

1. Welches Konzept verschiedener Sensortechniken eignet sich am besten für eine 

berührungsfreie in vivo-Messmethode zur Darstellung einer möglichen 

frühzeitigen Endoprothesenlockerung? 

2. Wie genau können diese Messmethoden verschiedene Prothesen in einem 

körpernahen Medium abtasten, bzw. welche Limitationen bestehen hierbei? 

3. Kann dieses Verfahren den Unterschied zwischen Prothese und Knochen statisch 

und dynamisch detektieren? 

4. Kann ein solches Messsystem die Stabilität der Prothesen darstellen? 
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3 Theoretische Grundlagen 

Die Idee und die Fragestellung sind eindeutig, aber um eine Lösung für diese 

Fragestellung zu finden, braucht es Wissen über das Testobjekt, die Methodik sowie viele 

weitere Studien, die sich mit dieser Problematik befasst haben. Um die Machbarkeit eines 

solchen Systems sehr präzise zu definieren, wurde in dieser Arbeit ein spezifisches 

Gelenk, das Hüftgelenk, für eine Fallstudie ausgewählt. Dieses Gelenk wurde wegen der 

hohen Qualität der Wechseloperationen und Verbreitung dieser Operationen ausgesucht.  

3.1 Klinische Grundlagen 

Das Hüftgelenk wird für das Verständnis der Biomechanik in zwei Komponenten geteilt: 

den Hüftkopf (Caput femoris) und die Hüftpfanne (Acetabulum). Diese zwei 

Komponenten haben verschiedene Eigenschaften, die berücksichtigt werden müssen, 

wenn eine Prothese eingebaut werden soll. Die Hüftpfanne wird von drei verschiedenen 

Knochen (Os ilium, Os pubis, und Os ischii) gebildet. Diese verbinden sich in einer Y-

Form. Der Hüftkopf wird durch die in etwa kugelförmigen, proximalen Bereiche des 

Femurs gebildet. Der Hüftkopf und der Hüftpfanne bilden ein Nussgelenk, das heißt die 

Pfanne umschließt den Kopf über seinen Äquator hinaus. Diese Form von Gelenk ist eine 

Variation des Kugelgelenks, somit besitzt dieses drei rotatorische Freiheitsgrade. Das 

Drehzentrum befindet sich in der Mitte des Hüftkopfs [Augat, 2011]. Die nächste 

Abbildung zeigt den anatomischen Aufbau dieses Gelenkes (Abbildung 1). 

 

Abbildung 1: Anatomische Darstellung des Hüftgelenkes  
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Das Femur (Oberschenkelknochen) ist der längste, größte und einer der stärksten 

Knochen des menschlichen Skeletts. Der Aufbau dieses Knochens ist abhängig von den 

Funktionen, die die verschiedenen Bereiche des Knochens haben. Distal des Femurs 

befindet sich das Kniegelenk und proximal das Hüftgelenk. Wegen der Gelenkbildung 

sind diese Bereiche anders gebaut und werden anders belastet als der mittlere Teil. Der 

mittlere Teil des Knochens ist kräftig und hohl, darin befindet sich das Knochenmark.  

Am proximalen und distalen Ende besitzt das Femur eine trabekuläre innere Struktur 

(Spongiosa). Diese Struktur hat eine physiologische Form und Ausrichtung, die den 

mechanischen physiologischen Belastungen folgt [Faller et al., 2020]. Diese 

Belastungsanpassung ist ein wichtiges Prinzip für die Versorgung von Gelenken und 

wurde schon vor 130 Jahren von Wolff [Wolff, 1892] im Wolff‘schen-

Transformationsgesetz beschrieben. Dieses Gesetz beschreibt, dass der physiologische 

Aufbau und Abbau des Knochens und der Knochendichte abhängig von der Belastung 

des Knochens sind. Das heißt, wird der Knochen belastet, baut sich Knochendichte auf, 

wird der Knochen nicht belastet, baut dieser an seiner inneren Struktur (Spongiosa) ab. 

Diese physiologischen Aufbau- und Abbauprozesse treten meisten bei 

Knochenbelastungen oder einer Frakturheilung auf. Gelingt es dem Körper nicht diese 

Prozesse zu regulieren, kommt es zu einer degenerativen Veränderung in Form von 

Verlust der Knochendichte sowie Veränderung der Gleiteigenschaften des Gelenkes und 

so wird eine Wechseloperation induziert. Da in einer älteren Bevölkerung die Frakturen 

und die altersbezogenen Krankheiten (Osteoporose, rheumatoide Arthritis, Arthrose, 

usw.) öfter auftreten, steigt die Notwendigkeit und die Anzahl von Wechseloperationen 

[EPRD, 2021].  

Die Ursachen, die häufig zu einer Wechseloperation im Bereich der Hüfte führen, sind: 

Hüftdysplasie, Fehlstellung der Hüftpfanne, Hüftarthrose (Coxarthorse), Hüftnekrose 

und Arthritis. Dazu kommen auch traumatische Ereignisse, die zu einem 

Oberschenkelhalsbruch führen. Diese Krankheitsbilder kann man mit zementierten oder 

zementfreien Endoprothesen versorgen. Die zementierte Technik wird innerhalb dieser 

Arbeit nicht untersucht wegen der Art und Weise, wie die Verankerung dieser Methode 

verläuft. Bei den zementierten Prothesen ist der Primärzustand der stabilste, und man 

kann mit der jetzigen Zementierungstechnik und den Zementeigenschaften keine 

Sekundärstabilität, bezogen auf den biologischen Prozess des Körpers im Zusammenhang 
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mit der Osseointegration, erreichen [Szypuła et al., 2016; Thomsen et al., 2008; 

Hay/Gottschalk, 2005].  

Anders ist es bei den zementfreien Endoprothesen, da dieses Prinzip sich auf die 

biologische Zusammenarbeit des Knochens mit der zu implantierten Prothese beruft. Die 

zementfreie Technik hat sich in den letzten Jahren sehr verändert, aber das Hauptmerkmal 

bleibt. Dieses besteht auf dem Wiederaufbau der Gelenkpartner bei Integration der 

Metallimplantate mit dem Aufbau des Knochens (Osseointegration). 

3.2 Zementfreie Endoprothetik  

Für die zementfreie Endoprothetik soll das Wolff´sche Transformationsgesetz noch 

einmal aufgegriffen werden, weil auf diesem biologischen Prozess der Erfolg der 

zementfreien Endoprothetik beruht [Wolff, 1892]. Die Belastungsverteilung an den 

Knochen, insbesondere am trabekulären Knochengewebe, ist der wichtigste Faktor für 

eine erfolgreiche zementfreie Endoprothese [Pivec et al., 2012]. Diese 

Belastungsverteilung, die das Knochenwachstum fördert wie zum Beispiel bei der 

Regeneration des Knochens nach einer Fraktur, hilft auch dem Wachstum der Spongiosa 

an der Prothesenoberfläche. Dies funktioniert über zwei Phasen. Die erste Phase ist die 

Belastungsverteilung der Prothese nach der Implantation, Primärstabilität genannt, deren 

Erfolg hauptsächlich auf mechanischen Gesetzmäßigkeiten beruht und durch die 

Überdimensionierung der Prothese und die Unterdimensionierung des Prothesenlagers 

erreicht wird [Spears et al., 2000]. 

Wie gut diese Primärstabilität ist wird definiert über die Bewegungsunterschiede 

zwischen Knochen und Prothese, diese sollten nicht mehr als 150 µm betragen. Betragen 

diese mehr, ist die Stabilität nicht gegeben und die Primärstabilität geht aufgrund von 

Abbauprozessen des Knochens und Mikrofrakturen zu früh verloren, der Knochen hat 

nicht genügend Zeit zu regenerieren. Sind diese Bewegungen sehr gering (unter 28 µm), 

wird der Knochen nicht ausreichend belastet und es wird Knochen abgebaut. [Pivec et al., 

2012; Spears et al., 2000; Pilliar et al., 1986; Wolff, 1892]. Diese beiden Prozesse werden 

als aseptische Lockerung subsummiert und sind einer der häufigsten Gründe für eine 

Prothesenrevision [EPRD, 2021; Boy et al., 2008]. Entstehen die Bewegungen innerhalb 

dieser Grenzen, ist die Primärstabilität der Prothese in den Knochen ausreichend. Dann 

fördert dieser Zustand an dem Verbund zunächst ein Wachstum des Knochens in die 
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Prothese und somit danach auch eine Sekundärstabilität [Jahnke et al., 2018; Jahnke et 

al., 2016; Görtz et al., 2002]. Da diese Sekundärstabilität mit dem Einwachsen des 

Knochens in der Prothese einhergeht, wird diese auch als Osseointegration bezeichnet. 

Der nachgewiesene Zusammenhang zwischen den Mikrobewegungen und der 

Primärstabilität sowie zwischen der Primärstabilität und der Osseointegration der 

Implantate hat die Forschungsarbeiten in der Orthopädie in den letzten Jahren begleitet. 

Diese Art von Untersuchungen werden Primärstabilitätsanalysen genannt und wurden als 

Standard für die Qualität von Implantaten festgelegt [Thomsen et al., 2001].  

3.3 Stand der Forschung 

Teil des Erfolgs dieser zementfreien Endoprothesen sind die Testungen und Kontrollen, 

die solche Prothesen durchlaufen müssen, um überhaupt auf dem Markt verfügbar zu sein 

[Learmonth et al., 2007]. Die vorhandenen Normen und Materialtestungen (zum Beispiel 

die Normen und Testungen beschrieben in die ISO 7206-Reihe) sind nicht die einzigen, 

es gibt darüber hinaus verschiedene Verfahren, die auf die Primärstabilität und somit auf 

eine mögliche erfolgreiche Sekundärstabilität testen. Diese Messverfahren haben sich, 

wie schon erwähnt, als „Goldstandards“ etabliert und haben für den Erfolg der 

Endoprothetik in den letzten Jahren eine wichtige Rolle gespielt. Die meisten 

Prüfmethoden sind in vitro konzipiert [Thomsen et al., 2001], es gibt aber auch solche, 

die in vivo durchgeführt wurden [Rieger et al., 2015; Rieger et al., 2013; Huang et al., 

2003]. 

3.3.1 In vitro-Testverfahren 

Ein bereits erwähntes und etabliertes Messverfahren, um die Primärstabilität von 

Endoprothesen quantifizieren zu können, stellt die Methode nach Thomsen et al. 

[Thomsen et al., 2001] dar, welche bereits in diversen Studien Verwendung fand [Jahnke 

et al., 2018; Jahnke et al., 2016; Jakubowitz, 2007; Görtz et al., 2002]. Bei diesen 

Testverfahren werden die Drehmomente in die implantierten Prothesen axial eingeleitet. 

Die axiale Belastung ermöglicht die Trennung und unabhängige Untersuchung von den 

unterschiedlichen physiologischen Belastungsrichtungen (Flexion/Extension, Innen-

/Außenrotation und Abduktion/Adduktion) und verringert die summierten räumlichen 

Fehler, die bei einer 3D-Beantspruchung entstehen. Die Mikrobewegungen von der 

Prothese oder dem Knochen werden bei diesen Testverfahren auch räumlich gemessen. 
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Dafür werden sechs Sensoren in einer 3-2-1 Anordnung eingesetzt. Diese 3-2-1 

Anordnung kann alle translatorisch und rotatorisch möglichen Bewegungen im Raum 

bilden, wenn alle Sensoren genau orthogonal bzw. parallel zueinanderstehen [Thomsen 

et al., 2001]. Bezüglich dieser genauen Orthogonalität/Parallelität und wegen der 

Genauigkeit der Sensoren (Auflösung: ±0,5µm) [Görtz et al., 2002], wurde diese 

Methode im Labor für Biomechanik in Gießen modifiziert und durch den Einsatz eines 

selbst entwickelten, 3-3-3 angeordneten und berührungslosen Wirbelstrom-Messsystems 

(Auflösung: ±0,1µm), optimiert [Fonseca Ulloa, 2014]. Mit dieser Messmethode lässt 

sich die Primärstabilität über die Bestimmung der Mikrorelativbewegungen am 

Prothesen-Knochen-Verbund auf unterschiedlichen Messpunkthöhen bestimmen [Jahnke 

et al., 2020; Jahnke et al., 2018; Jahnke et al., 2016].Dies ermöglicht es, Aussagen über 

eine potenzielle sekundäre Osseointegration der Prothesen zu treffen. Zudem lassen sich 

mit Hilfe der unterschiedlichen Messpunkthöhen die korrespondierenden Knochen- und 

Prothesenmesspunkte und die Verankerungscharakteristika der Prothesensysteme 

bestimmen und als Bewegungsgraph darstellen (Abbildung 2).  

 

Abbildung 2: Bewegungsgraph einer Tumor-Megaprothese [Jahnke et al., 2016]. Das Messniveau 

wird dabei auf der Abszisse (proximal = positive Richtung und distal = negative Richtung) und die 

normierten Drehwinkel auf der Ordinate aufgetragen. Die durchgezogene Linie stellt hierbei 

schematisch die Prothese und die gestrichelte Linie die des Kunststofffemurs dar. 
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Die Differenz zwischen den korrespondierenden Messpunkten entspricht der normierten 

Relativbewegung im Prothesen-Knochen-Verbund an den unterschiedlichen 

Messpunkthöhen. Sie kann in Abhängigkeit der aufgebrachten Drehmomente und der 

entsprechenden Relativbewegung normiert und anschließend mit physiologischen 

Belastungen nach Bergmann [Bergmann et al., 2001a, 2001b] approximiert werden. 

Abschließend können präklinische Aussagen über die Verankerungsqualität des 

Prothesensystems getroffen werden. Diese Art von Untersuchungen sind auch bei 

anderen Arbeitsgruppen zu finden und haben sich sehr breit in der Biomechanik etabliert 

[Østbyhaug et al., 2010]. 

Die Mikrorelativbewegungen im Prothesen-Knochen-Verbund werden nicht nur auf 

diese Art und Weise gemessen. Es gibt Arbeitsgruppen, die die Verankerungsqualität 

über die Detektion von Bewegungen mittels 3D-Kamaras und Reflektoren an den 

Messobjekten sehr genau messen können [Westphal et al., 2006]. Andere 

Forschungsansätze nutzen Simulationen mit Finiten Elementmodellen (FEM) in 

computergestützten Systemen, um eine präzise Einschätzung der Belastungsrichtung und 

der Bewegungscharakteristik der Prothese in dem Verbund gewinnen zu können [Bitter 

et al., 2018; Peng et al., 2017; Janssen et al., 2010; Rafiq Abdu/Kamsah, 2009; Spears et 

al., 2000]. Alle diese FEM-Systeme sind sehr genau und in der Wissenschaft etabliert, 

allerdings brauchen sie für ihre hohe Genauigkeit bestimmte Annahmen (z.B. 

durchschnittliches Körpergewicht, Knochendichte, Knochengröße, usw.) und Daten der 

tatsächlichen biologischen Interaktion zwischen Knochen und Prothese. Alle Ansätze, 

außer die der FEM-Analyse, können die genaueren biologischen Prozesse nach der 

Implantation jedoch nicht darstellen. Die FEM-Modelle wiederrum können nur dann 

genau simulieren, wenn viele tatsächliche biologische Information vorab gewonnen 

wurden [Peng et al., 2017]. Darüber haben sich andere Arbeitsgruppen schon seit dem 

Anfang der 90er Jahre Gedanken gemacht und versuchten in vivo die Wechselwirkung 

zwischen Prothese und Knochen zu verfolgen.  

3.3.2 In vivo-Testverfahren  

Bisher setzen die am häufigsten benutzten Verfahren zur Detektion einer möglichen 

Endoprothesenlockerung eine Röntgenuntersuchung voraus [Blum et al., 2016; Streit et 

al., 2016]. Allerdings werden zur genauen Erkennung einer möglichen 

Prothesenlockerung meist zusätzliche Diagnosetools, wie z.B. die Knochenszintigrafie, 
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benötigt. Zudem ist die Erfahrung und das klinische Fachwissen des Beobachters als 

weitere Variable anzusehen [Engh et al., 1990]. Eine dieser Methoden ist die Ein-Bild-

Röntgen-Analyse (EBRA) [Streit et al., 2016; Krismer et al., 1997], die sich für klinische 

Nachkontrollen und Vergleiche zwischen zementfreien Endoprothesen etabliert hat 

[Augustin et al., 2019; Boller et al., 2019] und zeigen konnte, dass es einen möglichen 

Zusammenhang zwischen der Prothesenmigration und dem Lockerungszustand gibt 

[Streit et al., 2016]. Diese Migrationsstudien mit EBRA sind präzise (±1.5 mm) und 

benutzen die vorgegebenen Röntgennachkontrolle nach drei, sechs, und zwölf Monaten, 

um die Lockerung der Prothese zu definieren. Trotzdem basiert diese Methode auf 

Momentaufnahmen, und damit hat dieses System keine Dynamik.  

Diese nur punktuelle Diagnose und damit fehlende Darstellung von Bewegung kann das 

gesamte Bild des Abbaus der Primärstabilität und Aufbau der Sekundärstabilität nur 

bedingt nachbilden [Streit et al., 2016]. Deswegen gibt es andere Methoden, die mit der 

Implantation von Tantalkugeln in den Knochen und mit Hilfe von Röntgenstrahlung eine 

Beschreibung der Relativbewegungen zwischen der Prothese und dem Knochen 

dynamisch abgeben können. Diese Methode ist als Radiostereometrie Analyse (RSA) 

bekannt und hat sich seit einigen Jahren als Analysewerkzeug etabliert [Bottner et al., 

2005]. Mit einer Genauigkeit von ±50 µm ist die RSA die genaueste in vivo-Methode, die 

es momentan gibt [Horsager et al., 2017; Yuan et al., 2016; Digas et al., 2013; Stagni et 

al., 2005]. Parallel existieren andere Methoden, die mit CT-Bildern die Bewegung der 

Prothese darstellen und ähnliche Ergebnisse wie die der RSA-Methode erzielen können 

[Olivecrona et al., 2016]. Trotzdem erfahren diese Methoden wegen der Implantation von 

Fremdkörpern in den Knochen und der zusätzlichen Strahlungsbelastung keine 

routinemäßige Anwendung und haben keine wirkliche Bedeutung im Klinikalltag [Malak 

et al., 2016; Yuan et al., 2016]. Deswegen sind in den letzten Jahren strahlungsfreie 

Untersuchungsmethoden mehr in den Fokus der Forschung gerückt [Malak et al., 2016]. 

Manchen Arbeitsgruppen ist es zum Beispiel mit Wirbelströmen gelungen, Schraublöcher 

in Femurplatten mit einer Genauigkeit von ±1.3 mm darzustellen [Endo et al., 2006]. 

Andere Arbeitsgruppen haben mit photoakustischer Spektralanalyse (PASA) die 

Mikrostrukturen der Knochen und die Veränderungen von deren Dichte im Gegensatz zu 

einem gesunden Knochen untersucht [Feng et al., 2015]. Dazu wurden Sensoren 

entwickelt, die die Heilung der Knochen bei einer implantierten Femurplatte überwachen. 

Diese benutzten einen piezoelektrischen Sensor, der autark die Spannungsänderung im 
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Knochen aufnimmt und in der Lage ist, die Ergebnisse der Heilungsprozesse nach außen 

zu senden. Leider kann man mit dieser Art von Sensoren nur eine heilungsbedingte 

Änderung der Spannung betrachten, jedoch nicht die Stabilität des Implantats bestimmen 

[Borchani et al., 2016].  

Einige Forscher haben auch versucht, die Implantate zu verändern, um verschiedene 

Eigenschaften des Verbundes in vivo messen zu können [Tan et al., 2017; Chen/Thouas, 

2015; Arami et al., 2011; Bergmann et al., 2001a]. Durch Verwendung dieser 

„instrumentierten Prothesen“ konnte sich eine Berliner Arbeitsgruppe in den letzten zehn 

Jahren hervorheben und u.a. die absoluten Kräfte und Momente in verschiedenen 

Gelenken analysieren. Diese Arbeitsgruppe hat die Standardwerte (Kräfte und Momente 

im Gelenk normiert auf das Körpergewicht) für die in vitro-Simulationen und -

Untersuchungen festgelegt und viele Aussagen über das mechanische Verhalten der 

Prothesen beschrieben. All dies wurde bei unterschiedlichen Patientinnen und Patienten 

und in verschiedenen Alltagsaktivitäten untersucht. Eindeutige Aussagen über die 

Verankerungsqualität der eingesetzten, instrumentierten Prothesenmodelle konnten 

allerdings bislang nicht gemacht werden [Damm et al., 2013; Damm et al., 2010; 

Bergmann et al., 2001a, 2001b].  

Mit der Beurteilung der tatsächlichen Stabilität der Implantate im dynamischen Zustand 

und ohne Verwendung von Röntgenstrahlung haben sich bis dato lediglich zwei andere 

wissenschaftliche Arbeitsgruppen befasst. Eine Gruppe arbeitet dabei mit akustischen 

oder Vibrationssignalen und versucht, über die Änderung des Schallsignals einen 

Rückschluss auf die Stabilität des Implantates abzuleiten [FitzPatrick et al., 2017; Dahl 

et al., 2010; Georgiou/Cunningham, 2001].  

Die andere Gruppe ist eine Forschungsgruppe an der Universität Rostock, die zu diesem 

Zweck eine instrumentierte Prothese entwickelte, in die eine Kugel eingebracht wurde, 

die wiederum über externe Oszillatoren zum Schwingen angeregt werden kann. Durch 

das Anschlagen der Kugel an die Prothese erzeugt das System messbare 

Schallsignale/Vibrationen. Diese messbaren Schallemissionen/ Vibrationen sollen 

anschließend Aussagen über den Verankerungszustand der Endoprothese zulassen. 

Allerdings kann mit dieser Methode lediglich die Aussage Prognose getroffen werden, 

ob die Prothese fest oder locker ist. Die Quantifizierung der Verankerungscharakteristik 

und -qualität lässt diese Methode momentan nicht zu [Bender et al., 2015; Ruther et al., 

2012; Ewald et al., 2011].  
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Die Suche nach solch einer Methode zur Quantifizierung der Verankerungscharakteristik 

und -qualität hat diese Arbeit ins Leben gerufen. Es stellt sich aber direkt die Frage, ob 

eine solche Technik zur Quantifizierung überhaupt sinnvoll ist. Denn obwohl die oben 

beschriebenen Methoden eine gute Genauigkeit zeigen, ist und bleibt die Machbarkeit 

eines in vivo Messsystems zur Beurteilung der Primär- und Sekundärstabilität eines 

Implantates auf Grund von Kosten, Platzbedarf und klinischer Anpassung ungewiss. 

Wenn man die Lockerungszustände über die Mikrorelativbewegungen zwischen dem 

Implantat und dem Knochen mit hoher Genauigkeit detektieren möchte, ohne den 

Patienten oder die Patientin zu bestrahlen und ohne die Prothese oder den Knochen 

zusätzlich zu verändern, könnte es eine Möglichkeit sein, die in diesem Kapitel 

beschriebenen Ansätze mit einer weiteren Methode zu kombinieren oder zu ersetzen. 

Dafür sollte ein etabliertes System ausgewählt werden, welches eine hohe klinische 

Akzeptanz besitzt. Wenn man von akustischen Signalen spricht und ein klinisch 

etabliertes System sucht, das eben dieses Prinzip bereits nutzt und das seit Jahren auch in 

der Orthopädie als diagnostisches Verfahren Anwendung findet, so kommt die 

Ultraschalltechnik in Betracht. Der Ultraschall ist eine etablierte Methode, welche alle 

Merkmale (geringe Kosten, geringer Platzbedarf, klinisch etabliert, usw.) beinhaltet. Die 

Frage ist, ob dieses System in der Lage ist, den Verbund zwischen Knochen und 

innenliegender Prothese exakt genug darzustellen und die Unterschiede der 

Mikrorelativbewegungen zwischen Knochen und Prothese genau genug abbilden zu 

können. 

3.3.3 Ultraschall-Sonografie 

Ultraschall (US) bezeichnet Schall im Frequenzbereich zwischen von 20 KHz bis 

10 GHz. In der Medizin wird dieser Schall als diagnostisches Werkzeug in der Sonografie 

benutzt. Er kann in den Körper eindringen und durch die Geschwindigkeitsänderung des 

Echos über verschiedene Gewebe des Körpers ein Bild des Inneren darstellen. Die 

Geschwindigkeitsänderungen sind abhängig von der Schallfrequenz und dem Medium, 

genauer beschrieben von der Dichte des Mediums, denn je dichter ein Element ist desto 

mehr des Schalls wird reflektiert und desto weniger des Schalls kann in das Material 

eindringen. Andersrum kann aus den Geschwindigkeitsunterschieden auf die 

verschiedenen Materialien - in diesen Fall auf die verschiedenen Körpergewebe- 

geschlossen werden. Der US ist als Diagnostikverfahren bezüglich der 
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muskuloskelettalen Strukturen im Bereich des Hüftgelenkes klinisch verbreitet und es 

gibt beschriebene Richtlinien, wie man die Untersuchungen an diesem Gelenk mit einem 

solchem System durchführen sollte [Chiang et al., 2013; Martinoli, 2010]. Dabei wird das 

US-Gerät vorwiegend an den Weichteilgeweben genutzt, um eventuelle Rupturen und 

Läsionen von diesen Strukturen zu diagnostizieren. Interessant für die 

Wechseloperationsdiagnostik sind Studien, die durch den US arthrotisches Gewebe 

erkannten [Jeka et al., 2017; Mathew et al., 2016]. Im Bereich der kindlichen 

Hüftdysplasie findet der US bereits klinische Anwendung zur Prävention des 

Gelenkersatzes [Hareendranathan et al., 2017].  

Am Knochen gibt es auch verschiedene Untersuchungen, zum Beispiel um die Dichte des 

Knochens zu bestimmen [Xu et al., 2016; Mano et al., 2015; Lavado-Garcia et al., 2014; 

Malo et al., 2014; Bréban et al., 2010; Jenson et al., 2005] oder um Mikrorupturen in 

trabekulären Knochen zu finden [Callé et al., 2014; Dodd et al., 2007a]. In Bezug auf die 

Darstellung des Knochens wurden Versuche über eine erfolgreiche Erkennung, 

Klassifizierung und Segmentierung der Strukturen erprobt [Hohlmann et al., 2020; 

Huang, 2020; Ozdemir et al., 2020; Pandey et al., 2020]. Mit Hilfe von selbstlernenden 

Algorithmen konnte eine Echtzeit-Segmentierung des Knochens optimiert werden 

[Zaman et al., 2020; Salehi et al., 2017; Jia et al., 2016b; Koch, 2015; Wein et al., 2015]. 

Diese Arbeiten und die Verbesserungen der US-Systeme haben es ermöglicht, durch US-

Bilder eine tomographische Darstellung der Knochen zu rekonstruieren [Bernard et al., 

2017; Powell et al., 2016; Xiang et al., 2015].  

Die US-Forschung hat sich auch im Hinblick auf die Bewegung des Knochens bei 

exoprothetischen Ansätzen und Bewegungen von kleineren Knochenstrukturen (wie zum 

Beispiel der Patella) weiterentwickelt. Die Abbildung der zeitlich variablen 

Positionierung dieser Knochen mit einem US-System hat gezeigt, dass durch diese relativ 

einfache Untersuchung die Komplexität der Bewegung dieser Strukturen ausreichend 

darstellbar ist [Chen et al., 2017; Fresno et al., 2017; Chong/Röhrle, 2016]. Die 

Darstellung der Bewegung am Hüftgelenk und eine räumliche Einordnung wurde von 

einer weiteren Arbeitsgruppe mittels US mit einer Genauigkeit von 0,2 mm durchgeführt 

[Jia et al., 2016a]. Die Arbeitsgruppe von Schumann et al. entwarf darüber hinaus eine 

US-gestützte intraoperative Implantationshilfe für Hüftendoprothesen [Schumann et al., 

2012].  
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Für die Darstellung der Prothese in vivo ist bisher die Anzahl der Studien klein, weil das 

US-Signal durch das Knochengewebe sehr stark eingeschränkt wird [Guillin et al., 2018]. 

Trotzdem gibt es Studien, die zeigen, dass eine punktuelle Abbildung von Metallmaterial 

im Knochen, wie sie zum Beispiel bei der Einbringung von Schrauben und Drähten zu 

Fixierung einer Fraktur vorkommen, mittels US möglich ist [Oc et al., 2018; Chana-

Rodríguez et al., 2017; Nagatani et al., 2017]. Der Arbeitsgruppe von Herveaux et al. ist 

es auch gelungen, unterschiedliche Reflexionssignale an den Oberflächen zwischen 

Knochen und Prothese mittels US zu messen [Hériveaux et al., 2019]. Postoperativ 

wurden mit US viele Untersuchungen durchgeführt, um Entzündungsreaktionen und 

nicht erwünschte Flüssigkeitsansammlungen (beispielsweise Seromhöhlen) zu 

detektieren [Chun/Cho, 2015; Sdao et al., 2015; Nishii et al., 2014; Douis et al., 2012]. 

Es gibt Forschungsgruppen aus dem Bereich der Zahnmedizin und der Frakturheilung, 

die US benutzt haben, um die Heilung und Regeneration des Knochens und damit die 

Osseointegration zu verfolgen. Dies erfolgte durch eine Beobachtung und Auswertung 

der Schallsignalveränderungen [Andrade et al., 2018; Dodd et al., 2007b; Protopappas et 

al., 2005]. Wie diese Studien zeigen, gibt es Möglichkeiten, bei einem kontrollierten 

System die Schallantwort innerhalb des Knochens zu detektieren und damit 

möglicherweise auch die Schallantwort der Prothese. Es gibt drei Studien, die sich mit 

diesem Thema in vitro auseinandergesetzt haben und gute Erfolge erzielen konnten. In 

zwei von diesen Studien wurde die Darstellung verschiedener Materialien mit 

Ähnlichkeiten zum Prothesen-Knochen-Verbund erprobt [Chen et al., 2017; Masum et 

al., 2014]. Bei der dritten wurde die Kombination von Vibrationsanalysen und US-

Systemen durchgeführt [Rowlands et al., 2008]. Die Genauigkeit und die tatsächliche 

räumliche Darstellung solcher Systeme wurden bis jetzt in vivo bezüglich einer 

dynamischen Untersuchung nicht ausreichend geprüft. Dies ist die Motivation für diese 

Arbeit, die Machbarkeit und Konzeption eines Primär- und 

Sekundärstabilitätsüberwachungssystems zu überprüfen und zu untersuchen. 
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4 Material und Methoden 

4.1 Konzeption des Messsystems  

Die Messung der Primärstabilität anhand der Mikrorelativbewegungen basiert 

hauptsächlich auf der Darstellung und Unterscheidung der Bewegung von Knochen und 

Prothese in verschiedenen Verankerungszonen (Messhöhen). In vitro sind, wie in Kapitel 

(3.3.1) ausführlich beschrieben, viele Methoden bekannt, die diese Unterscheidung sehr 

präzise ermöglichen und sich als Standards für die Primärstabilitätsmessung etabliert 

haben. Auch in vivo existieren bereits einige Methoden und Studien zur Darstellung 

solcher Mikrorelativbewegungen (s. Kapitel 3.3.2). Diese sind jedoch oft mit hohen 

Kosten verbunden, basieren auf Veränderungen in der Implantationstechnik bzw. am 

Implantat selbst oder bedeuten höhere Belastungen für die Patientinnen und Patienten 

(z.B. erhöhte Strahlungsbelastung). Die Implementierung eines Systems, in welchem die 

genannten Problematiken ausgeschlossen werden, stellt somit eine komplexe Aufgabe 

dar. Deswegen ist es wichtig, die Rahmenbedingungen genau zu definieren. Der erste 

Meilenstein dieser Arbeit ist daher die Konzeption eines in vivo-Messsystems, das die 

Eigenschaften eines in vitro-Systems besitzt, aber keine Nachteile hinsichtlich des 

Implantationsprozesses und der Patientenbelastung mit sich bringt. Dafür wurde auf 

Grundlage des im Rahmen einer Masterthesis [Fonseca Ulloa, 2017] entwickelten 

Rechenalgorithmus (im Folgenden 2017-Algorithmus genannt) eine Messmethode 

entwickelt, mit welcher die Bewegungen im Prothese-Knochen-Verbund analysiert und 

ermittelt werden können. Dies ging in mehreren Phasen vonstatten. Die erste Phase ist 

die Ausarbeitung der Anforderungen, die an das Messsystem für eine klinische 

Nutzbarkeit gestellt werden. Auf dieser Basis und in Anlehnung an eine begleitende 

Machbarkeitsprüfung wurden die anderen Phasen in verschiedene Versuchsreihen 

eingeteilt und die verschiedenen Komponenten, die für die Erfüllung der Anforderungen 

relevant sind, getestet. 

4.2 Anforderungen an das Messsystem 

Das Konzept des Messsystems sollte eine ähnliche Genauigkeit wie die von Thomsen et 

al. [Thomsen et al., 2001] beschriebene Messmethode ermöglichen und eine zusätzliche 

Belastung für die Patientinnen und Patienten, z.B. durch Röntgenstrahlung, vermeiden. 
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Zielstellung ist also eine berührungslose Unterscheidung zwischen dem Knochen und der 

Prothesenoberfläche. Hierfür soll das Messsystem extern auf die Haut des Patienten 

aufgebracht werden. Durch eine dynamische Erfassung der Bewegung zwischen Prothese 

und Knochen können potenzielle Lockerungszustände der Prothese unter alltäglichen 

Belastungen detektiert werden. Die Weichteilverschiebung der Haut und der Muskeln 

stellt dabei jedoch einen wesentlichen limitierenden Faktor bei der Erfassung der 

Mikrorelativbewegungen dar [Stagni et al., 2005]. Aus diesem Grund soll mit dieser 

neuen Messmethode die Aufzeichnung der Bewegung zwischen Knochen und Prothese 

in relativer Bewegung zur Weichteilverschiebung ermöglicht werden. Über den Abstand 

der Prothese zur Außenhülle des Knochens (Knochenperiost) soll anschließend die 

relative Differenz der Knochen- und der Prothesenbewegung mit einer Modifikation und 

Verbesserung des bereits entwickelten 2017-Algorithmus ermittelt werden. Für die 

Sensorauswahl und deren Anordnung wurden, in Anlehnung an die Anforderungen, zwei 

detaillierte Ansätze ausgearbeitet und am Ende eine Kombination von beiden Ansätzen 

als das anzustrebende und zu testende Messsystem angenommen. Im folgenden Abschnitt 

wird lediglich kurz auf das Grundprinzip dieser zwei Ansätze eingegangen, um die 

Entwicklungsprozesse eines neuen diagnostischen in vivo Systems zu zeigen und die 

Entscheidungen bezüglich der Sensorik und der Messtechnik genau zu definieren. 

Darüber hinaus orientieren sich diese Ansätze an den Eingangsparametern des bereits 

entwickelten und theoretischen 2017-Algorithmus, welcher die minimalen 

Voraussetzungen eines solchen in vivo Systems belegt hat. 

4.2.1 Grundprinzip Ansatz 1 mit Tantal-Knochenmarkern 

Das vereinfachte Messsystem besteht aus extern auf der Haut angebrachten, 

berührungslosen Abstandsensoren (Abbildung 3). Zur Darstellung von markanten 

Punkten und wichtigen Verankerungszonen an der Prothese wird die Prothese mit 

Markern versehen. Die Prothesenmarker müssen hierfür aus einem ferromagnetischen 

Material gefertigt werden und an definierten Punkten an der Prothese implementiert 

werden. Wie bei der von Bottner et al. [Bottner et al., 2005] beschriebenen RSA-

Methodik sollen in diesem Beispiel, zusätzlich zu den Markern an der modifizierten 

Hüftendoprothese, Tantalmarker im Periost des Femurs eingebracht werden. Durch die 

berührungslose Detektion der Periost- und der Prothesenmarker können die Bewegungen 

innerhalb des Prothesen-Knochen-Verbundes ermittelt werden. Aus der Verwendung 



Material und Methoden .................................................................................................................... 19 

 

verschiedener Materialparameter soll eine Unterscheidung und hochpräzise Erfassung 

der Marker über die Sensoren ermöglicht werden. Mit Hilfe des 2017-Algorithmus 

können anschließend die Relativbewegungen zwischen Knochen und Prothese ermittelt 

werden. Durch die Analyse der Bewegungen an den vordefinierten Markerpositionen 

können zusätzlich Aussagen über den Verankerungszustand des Implantats auf mehreren 

Ebenen getroffen werden. Der Nachweis dafür wurde bereits mit einem vereinfachten 

experimentellen Versuchsaufbau und mit einem Simulationsmodell erbracht [Fonseca 

Ulloa, 2017]. 

 

Abbildung 3: Skizze des Grundprinzips des ersten Ansatzes. 

Eine Verwendung von Markern im Knochenperiost (Tantal-Kügelchen) erschwert den 

klinischen Einsatz und belastet die Patienten*Innen mit zusätzlich implantierten 

Materialien. Deswegen wird in Abbildung 4 das vereinfachte Modell ohne die Tantal-

Kügelchen in der transversalen Ebene dargestellt. Skizziert wurde die Lage der Sensoren 

und des Knochens mit der Prothese zu einem bestimmten Zeitpunkt (statisch). Die 

fehlenden Knochenmarker verändern das Konzept und demzufolge zeigt der Abbildung 

4 das Grundprinzip des im folgenden Kapitel erläuterten zweiten Ansatzes. 
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Abbildung 4: Schemazeichnung eines Querschnitts durch ein Femur mit implantierter  

und modifizierter Prothese und extern aufgebrachtem Messsystem. 

4.2.2 Grundprinzip Ansatz 2 ohne Tantal-Knochenmarker 

Für den zweiten Ansatz werden zusätzlich zu den ferromagnetischen und 

berührungslosen, externen Abstandssensoren weitere US-Sensoren auf der Haut 

aufgebracht. Damit kann eine Implantation von Knochenmarkern entfallen. Durch die 

US-Sensoren kann der geringste Abstand zum Knochenperiost ausgehend von einer 

festen Schallkopfposition über die räumliche Ortung des Knochens errechnen werden. 

Die Lage der US-Sensoren orientiert sich hierbei an der Lage der korrespondierenden 

ferromagnetischen Sensoren. In die Prothese wird eine Reflektor-Einheit aus Stahl und 

Aluminium eingebracht, die so angeordnet ist, dass jeweils zwei ferromagnetische 

Sensoren den anterioren und den dorsalen Alureflektor detektieren und der lateral 

angebrachte ferromagnetische Sensor den Stahl-Reflektor erkennt. Nach Rücksprache 

mit Prothesenherstellern können die in die Prothese eingebrachten Marker/Reflektoren 

als mögliches Zulassungshindernis angesehen werden. Die sich stellende 

Herausforderung ist daher, mit Hilfe einer Kombination beider Ansätze eine Analyse 

ohne Marker-Einbringung zu ermöglichen. 
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4.3 Tatsächliche Umsetzung der Konzeption  

Die Kombination der beiden erläuterten Ansätze bildet schließlich die Grundlage für die 

Entwicklung des allgemeinen Konzepts. Das bedeutet, die Messanordnung, die räumliche 

Ortung und die Messgenauigkeit der Sensoren sollte eingehalten werden, um eine 

Beschreibung der Bewegung mit dem bereits entwickelten 2017-Algorithmus zu 

gewährleisten. In Anlehnung an das Messprinzip der Arbeitsgruppen von Chen et al. und 

Masum et al. [Chen et al., 2017; Masum et al., 2014] soll die hier zu entwickelnde 

Messmethode vorerst lediglich mit US-Sensoren realisiert werden. Eine Rücksprache mit 

verschiedenen US-Systemvertreibern und die Ausarbeitung des aktuellen 

Forschungsstandes ergaben, dass US-Sensoren unter Einsatz von störungsarmen 

Breitbandverstärkern und Frequenzmodulatoren zwischen Prothese, Weichteilgewebe 

und Knochen unterscheiden können. Das finale Konzept wäre also ein System mit der 

bereits bekannten US-Technologie, in dem die Bewegung von drei unterschiedlichen 

Zonen des Prothesen-Knochen-Verbundes dynamisch darstellbar wird. Abbildung 5 

zeigt, wie ein solches System aussehen könnte.   

 

Abbildung 5: Skizze des geplanten US-Messsystems. 

Trotz der Erkenntnisse aus den genannten Studien existiert bisher kein System, welches 

die Unterscheidung von Knochenperiost und Prothesenoberfläche ermöglicht. In dieser 

Arbeit soll dementsprechend ein Konzept auf Basis dieser Sensortechnik mit einem 

zugehörigen Auswertungsalgorithmus entwickelt und validiert werden.  
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4.4 Validierung der Materialerkennungseigenschaft des Ultraschall-

Sensors (statisch) 

Bezugnehmend auf die Hypothese, dass die US-Sensoren zwischen Prothese, Knochen 

und Weichteilgewebe unterscheiden und dass die Abstände zwischen Prothese und 

Sensorkopf bzw. zwischen Knochen und Sensorkopf hochpräzise gemessen werden 

können, wurde zuerst ein Versuchsaufbau entwickelt und getestet. Hiermit sollte die US-

Technik auf ihre Güte bei der genaueren Unterscheidung zweier Materialien (Epoxidharz 

(RenCast®, Huntsman advance materials GmbH, Bad Säckingen) und Metall (Stahl)) in 

Wasser als Medium geprüft werden, um den Verhältnissen im menschlichen Körper zu 

entsprechen. Hierfür wurde ein Messaufbau mittels US-Messtechnik konzipiert 

(Abbildung 6). Um eine größere Annäherung an die klinische Umgebung zu schaffen, 

wurde für diese Arbeit ein herkömmliches US-Gerät ausgewählt (Sonoline Adara, 

Siemens, Berlin), welches dem klinischen Personal vertraut ist und als geprüfte etablierte 

Messtechnik bereits mehrere Jahre für diagnostische Zwecke, unter anderen im 

orthopädischen Bereich, Anwendung fand. 

 

Abbildung 6: Messaufbau des berührungslosen US-Messsystems. 

Das US-Messsystem nutzt eine 2-10 MHz Breitbandsondentechnologie und kann somit 

zur universalen Detektion unterschiedlicher Materialien eingesetzt werden. Für die 

gesamte Validierung wurde ein Linearscanner-Schallkopf bei 5 MHz- oder 7,5 MHz- 

Nominalfrequenz genutzt, da die Verarbeitung der mit Hilfe dieses Schallkopfes 

dargestellten Bilder und die Automatisierung der daran ausgeführten Berechnungen 

sowohl präzise als auch genau kalkulierbar ist.  



Material und Methoden .................................................................................................................... 23 

 

Für diesen Versuch wurden zunächst zwei Zylinder aus Epoxidharz mit einer Länge von 

27,5 cm und einem Durchmesser von 3,6 cm (Radius = 18 mm) hintereinander in dem 

sich in einem Wasserbad befindlichen Messaufbau befestigt (Abbildung 6). In einem 

dieser Zylinder wurde eine Metallstange mit 1,2 cm Durchmesser (Radius = 6 mm) und 

einer Länge von 15 cm eingebracht. Danach wurde eine ebensolche Metallstange einzeln 

an das Messsystem montiert. Das zylindrische Epoxidharz fungierte als vereinfachte 

Repräsentation eines Knochens und die eingebrachte Metallstange als Prothese 

(Abbildung 7). 

 

Abbildung 7: Epoxidharzzylinder als Knochen- und Stahlstange als Prothesen-Ersatz. 

Die Messgenauigkeit des Systems wurde anhand von drei Untersuchungen beurteilt:  

1. statische Wiederholbarkeit und Reproduzierbarkeit der räumlichen Trennbarkeit 

und Rekonstruktion verschiedener zylindrische Objekte (Epoxidharzzylinder, 

Stahlstange und Epoxidharzzylinder mit Stahlstange) 

2. statische Wiederholbarkeit und Reproduzierbarkeit der räumlichen Trennbarkeit 

und Rekonstruktion verschiedener nicht zylindrische Objekte (herkömmliche 

Prothesen, anatomische Kunstknochenmodelle, Schweineknochen und Schweine- 

oder Kunstknochen mit implantierten Prothesen) 

3. dynamische Wiederholbarkeit und Reproduzierbarkeit der Bewegung und 

Rekonstruktion bei Belastung von beiden Prothese-Knochen-Verbunden. 

Zunächst sollte die Reproduzierbarkeit der räumlichen Trennbarkeit zweier verschiedener 

Objekte begutachtet werden. Ein Zylinder und eine darin implantierte Metallstange 

dienten als Messobjekt, welches innerhalb des Messsystems über einen Drehknopf in 

36 °-Schritten von 0 ° bis 324 °, um die Längsachse gedreht werden kann (Abbildung 8).  
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Abbildung 8: Drehknopf mitsamt festgeschraubtem Messobjekt. 

Statt einer zirkulären Anordnung mehrerer Sensoren um das Messobjekt herum, wird 

durch die Drehung des Messobjektes nur ein Sensor (Schallkopf) zur Erfassung mehrerer 

Punkte entlang der Messobjektzirkumferenz benötigt. Für die vollständige Darstellung 

und Rekonstruktion wurde die Messung durch eine Verschiebung des US-Kopfes entlang 

der Messobjektachse an drei Messhöhen wiederholt. Mit dieser Methode sollte auch die 

Genauigkeit der Materialerkennung in Abhängigkeit der Messhöhe untersucht werden. 

Dieser Versuchsdurchlauf wurde für den Zylinder, die Metallstange und für den Zylinder 

mit eingebrachter Metallstange durchgeführt. Um die Robustheit des Messverfahrens zu 

prüfen, wurde zuletzt der Abstand zwischen dem jeweiligen Messobjekt und dem US-

Kopf geändert und die beiden vorher genannten Validierungsvorgänge dreimal 

wiederholt (Tabelle 1 zeigt das Versuchsprotokoll für eine dreimalige 

Messwiederholung). Zusätzlich wurde dokumentiert, welche Bildnummer jedes 

gespeicherte US-Bild hatte. 

Tabelle 1. Versuchsprotokoll der Validierung. 

Datum:  Unabhängige Messreihe Genauigkeitsüberprüfung des Systems: 

Messwiederholung 1 

Messhöhe 1 2 3 

Metallstange Bild#1 Bild#2  …             

Zylinderknochen                   

Zylinderknochen mit 

Metallstange 

                  

                Bild#n 

 

Für die Auswertung aller Bilder wurde der 2017-Algorithmus aus einer vorheriger  Arbeit 

[Fonseca Ulloa, 2017] für den neuen Sensortyp erweitert. Dafür wurden die Abstände 

anhand der Bilder des US-Messsystems für den Algorithmus programmatisch gemessen. 

Zunächst liefert das US-Gerät eine räumliche Darstellung des Objektes. Ein Beispiel 

hierfür ist in den folgenden Abbildungen (Abbildung 9) der Validierung zu sehen. 
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Abbildung 9: US-Bilder der Validierungsmessung. Links: Metallstange, Mitte: der 

Knochenzylinder, rechts: der Knochenzylinder mit implantierter Metallstange. 

Auf Grundlage des bereits etablierten und damit geprüften und validierten 2017-

Algorithmus sollte nun ein Programm entwickelt werden, welches die Daten der US-

Sensoren nicht zur Bildgebung, sondern zur Abstandmessung nutzt. Die zu erkennenden 

Objekte, also Prothese und Knochen, dienen dabei als Reflektor für die US-Sensoren. Die 

benötigten Abstände werden nun durch die Dauer der Schallreflexion innerhalb des 

jeweiligen Mediums bestimmt. Der US-Sensor sendet hierfür ein Schallsignal in 

Richtung des Messobjektes zum Zeitpunkt t1. Nach einer Zeit t2 wird das Schallsignal an 

der Messobjektoberfläche reflektiert (Abbildung 10). 

 

Abbildung 10: Schematische Darstellung der Ermittlung der Objektabstände unter 

Berücksichtigung der Laufzeit. 

Der Schallkopf empfängt dieses reflektierte Signal mit der Verzögerung t3. Über die 

Gesamtlaufzeit (t3-t1) und unter Berücksichtigung der Schallgeschwindigkeit (c) des 

Umgebungsmaterials wird anschließend der jeweilige Abstand (d) zwischen Sensor und 

Messobjekt bestimmt.  

d1,2,…,n =  
c ∗ (t3 − t1)

2
 (1) 

Diese Geschwindigkeit bzw. die Schalllaufzeit ist abhängig von den 

Materialeigenschaften des Messobjektes und dem Messmedium. Diese Geschwindigkeit 

wird dann für jedes der Objekte unabhängig berechnet und von dem US-Gerät dargestellt. 

Auch die Intensität des reflektierten Signals ändert sich mit den Materialparametern. Da 
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das US-Gerät jedoch nicht für die hier verwendeten Messobjekte konstruiert wurde, 

verläuft die Erkennung der Messobjekte zunächst nicht auf Basis der verschiedenen 

Materialparameter (bzw. auf der Auswertung von Signallaufzeit und -intensität), sondern 

über die visuelle Erkennung und Unterscheidung beider Objekte in den US-Bildern. 

Dieser Sachverhalt ist in Abbildung 11 schematisch dargestellt. 

 

Abbildung 11: Schematische Darstellung der Objektabstände mit US an drei unterschiedlichen 

Positionen. 

Durch die Bestimmung der minimalen Abstände zwischen dem US-Sensor und den 

Messobjekten sind die Eingangsparameter, die für den 2017-Algorithmus benötigt 

werden, vorhanden. Wie bereits erwähnt, wurde das ursprüngliche Sensor-Setup, 

bestehend aus mehreren zirkulär angeordneten Sensoren auf einen Sensor begrenzt. 

Dessen Position im Raum ist fest definiert. Um die geplanten zehn verschiedenen US-

Positionen entlang des Messobjektperipherie zu erhalten, wird das Messobjekt selbst in 

36 °-Schritten gedreht und beschallt (Abbildung 12). 

 

Abbildung 12: links: Darstellung des Messsystems in reellem Zustand, rechts: virtuelle 

Systemdarstellung für den Algorithmus. 
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Die Flächenquerschnittsgeometrie der Messobjekte wurde dann für jede Messung mit 

dem bereits entwickelten 2017-Algorithmus berechnet. Hierbei sollten die Lage der 

Metallstange und die des Zylinders über die entsprechende Anzahl an Messpunkten an 

die reale Flächenquerschnittsgeometrie des jeweiligen Messobjektes angenähert werden. 

In der vorangegangenen Masterthesis [Fonseca Ulloa, 2017] werden mindestens drei 

Messpunkte pro Messobjekt benötigt, um die korrekte Geometrie eines kreisförmigen 

Messobjektes rechnerisch bestimmen und das Messobjekt räumlich darstellen zu können 

(Abbildung 13). 

 

Abbildung 13: Geometrieannährung der Messobjekte über drei Messpunkte. 

Über die Rekonstruktion dieser Flächen ergeben sich Referenzgeometrien für den 

Zylinder und die Metallstange. Die minimalen Abstände werden schließlich in eine 

Kreisgleichung des 2017-Algorithmus implementiert. Je genauer die Abtastung der 

Objektoberfläche ist, desto präziser kann die Flächenquerschnittsgeometrie bestimmt 

werden. Da nur drei Messpunkte für die Rekonstruktion der Kreise benötigt werden, 

werden aus den je zehn verschiedenen Messpositionen viermal drei Punkte zufällig 

gewählt und die entstehenden Dreier-Kombinationen miteinander verglichen. Mit diesem 

Verfahren kann die Validität des 2017-Algorithmus weiter verbessert werden.  

Weiterhin können anhand eines US-Bildes mehrere verschiedene Messpunkte bestimmt 

werden. Somit können die Messobjekte in jeder einzelnen Winkelposition nochmal 

genauer abgetastet und der 2017-Algorithmus bei jedem Bild zusätzlich getestet werden. 

Für Objekte mit kreisförmiger Querschnittsgeometrie sind die Informationen, die sich aus 

der genaueren Abtastung ergeben, nicht relevant, geben aber Aufschluss über die 

Genauigkeit des Messergebnisses. Dies ändert sich jedoch bei der Betrachtung von 

komplexeren Objekten (z.B. Knochen und Prothese). Um ein möglichst exaktes Modell 

für die tatsächliche Objektgeometrie zu berechnen, müssen diese Informationen mit 

einbezogen werden. Hierfür ist eine Anpassung des 2017-Algorithmus notwendig. 
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Demzufolge werden in dem nächsten Kapitel die Veränderungen an einem bereits in der 

Justus-Liebig-Universität in Gießen etablierten mathematischen Hintergrund [Fonseca 

Ulloa, 2017] und die entsprechenden Veränderungen an den Eingangsparametern 

erläutert, die dann in dem neuen Mess-Algorithmus (im Folgenden 2020-Algorithmus 

genannt) implementiert werden. 

4.5 Mathematischer Hintergrund 

Die zugrundeliegende Mathematik wird durch die Skizze in Abbildung 14 deutlich. Diese 

zeigt einen Vergleich zwischen dem ursprünglich von der Gießener Arbeitsgruppe 

entwickelten System [Fonseca Ulloa, 2017] und dem hier geplanten. 

 

Abbildung 14: Skizze zu Messanordnungen bei Verwendung von Reflektoren nach [Fonseca Ulloa, 

2017](links), und neuer Messaufbau dieser Studie (rechts). 

In Rahmen der zitierten Masterthesis wurde geprüft, wie viele Informationen mindestens 

nötig sind, um mit Abstandsensoren ein kreisförmiges Objekt zu rekonstruieren. Der 

2017-Algorithmus sollte also unter Verwendung der Mindestanforderungen eine in vivo-

Bewegungsanalyse innerhalb des Prothesen-Knochen-Verbundes durchführen können. 

Der beispielhafte Transversalschnitt (X und Y-Achse) in Abbildung 15 stellt die 

mathematischen Grundlagen des 2017-Algorithmus für die Verwendung der US-Sensorik 

als Abstandmesssystem dar. 
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Abbildung 15: Mathematische Beschreibung der Ermittlung der Objektrekonstruktion bei dem 

2017-Algorithmus [Fonseca Ulloa, 2017], angepasst für die US-Sensoren als Abstandsensoren. 

Für die Messungen wird eine Kombination aus drei Sensoren benötigt, deren räumliche 

Position mit S1x/y, S2 x/y und S3 x/y beschrieben wird. Als Eingangsparameter werden die 

Winkel (α1,2, β1,2) zwischen den drei Sensoren und die Radien der Messobjekte (Rk,p) 

benötigt. Die Radien müssen anhand der Röntgenbilder (bei Knochen und Prothese) oder 

anhand der Herstellerangaben (Prothese) ermittelt werden. Die beiden 

Eingangsparameter spielen bei der Berechnung der Kreissehnen (S1-2 und S2-3) der 

Messobjekte eine Rolle, welche wie folgt definiert werden können:  

S1−2 = 2 ∗ R ∗ sin
α

2
 (2) 

S2−3 = 2 ∗ R ∗ sin
β

2
 (3) 

Diese Kreissehnen werden nun benötigt, um die räumliche Position der Reflexionspunkte 

(O1x/y, O2 x/y, O3 x/y) an der Prothese oder dem Knochen abzuleiten. 

(O2x − O1x)2 + (O2y − O1y)
2

= S1−2
       2 (4) 

(O2x − O3x)2 + (O2y − O3y)
2

= S2−3
       2 (5) 
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Mit der Position der Reflexionspunkte (O1x/y, O2x/y, O3x/y) ergeben sich die minimalen 

Abstände zwischen Sensorkopf und Messobjekt, welche als absolute Strecke für den 

2017-Algorithmus angenommen werden. Für jeden Sensor wird eine Kreisgleichung 

erstellt, dessen Radius (Ra, Rb, Rc) den minimalen Abständen entsprechen.  

(O1x − S1x)2 + (O1y − S1y)
2

= Ra
   2 (6) 

(O2x − S2x)2 + (O2y − S2y)
2

= Rb
   2 (7) 

(O3x − S3x)2 + (O3y − S3y)
2

= Rc
   2 (8) 

Anderseits werden, wenn für die räumliche Darstellung der US-Kopf benutzt wird, die 

Abstände zwischen Schallkopf und Messobjekt in jeder Ebene genau definiert. Das heißt, 

die angenommenen absoluten Abstände (Ra, Rb, Rc), können durch 

Verschiebungsvektoren (Vax/y, Vb x/y, Vc x/y) ersetzt werden. Somit werden die Positionen 

der Reflexionspunkte (O1x/y, O2x/y, O3x/y) als eine plane Verschiebung der 

Sensorortsvektoren repräsentiert (Abbildung 16). 

 

Abbildung 16: Mathematische Darstellung der veränderten Auswertungssoftware mit 

Verschiebungsvektoren für die US-Sensoren. 
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Bei der Betrachtung von Abbildung 16 wird deutlich, dass die Kreissehnenberechnung 

und damit auch die vorherige Ermittlung der Messobjektradien durch die räumliche 

Darstellung mit dem US-Kopf nicht länger benötigt werden. Im Rahmen dieser 

Machbarkeitsstudie werden die genauen Winkelpositionen des US-Sensors für die 

Berechnungen benötigt. Als Modell für die Annäherung der Messobjektgeometrie wird 

zunächst ein Kreis gewählt. Somit lassen sich die Kreismittelpunkte der Messobjekte 

(Knochen: Mk, Prothese: Mp) und die Radien (Knochen: Rk, Prothese Rp) über 

Kreisgleichungen bestimmen. Im Folgenden ist die Berechnung beispielhaft für den 

Knochen dargestellt. 

(O1x − Mkx)2 + (O1y − Mky)
2

= Rk
2 (9) 

(O2x − Mkx)2 + (O2y − Mky)
2

= Rk
2 (10) 

(O3x − Mkx)2 + (O3y − Mky)
2

= Rk
2 (11) 

Diese Berechnung wird gleichzeitig für beide Messobjekte angewendet. Dann wird der 

Abstand der beiden Objektmittelpunkte zueinander gemessen. Sobald dieser Abstand sich 

mit der Dynamik des Systems ändert, kann die Bewegung beider Messobjekte zueinander 

bestimmt werden. Die Berechnung der Relativbewegungen wird dann für die 

verschiedenen Messhöhen wiederholt. Am Ende kann so die räumliche Bewegung beider 

Messobjekte dargestellt werden.  

Da diese Arbeit eine Machbarkeitsprüfung ist, eignet sie sich, um in verschiedenen 

Phasen alle Komponenten dieses neuartigen Erkennungssystems zu validieren. Dafür 

wird, nach der oben genannten Validierung der Materialerkennungseigenschaften durch 

die US-Technik, eine statische Validierung einer Messkette durchgeführt, die in der Lage 

ist, die präzise Rekonstruktion eines einfachen Körpers im Raum zu gestalten.  

4.6 Validierung der Messkette (statisch) 

Mit den Erkenntnissen der statischen Validierung und mit Hilfe des entwickelten 

Messsystems und des Messobjektes wurde ein Messprotokoll entwickelt, das in der Lage 

ist, bei reproduzierbaren longitudinalen Abständen einen Körper in verschiedenen 

Messhöhen und mit verschiedenen Materialien zu rekonstruieren. Diese Messkette sollte 

mit einer statischen in vivo-Messung vergleichbar sein und die neue Sensorik und deren 

Reproduzierbarkeit testen. Der US-Messkopf wird in einem Abstand von 10 cm zu dem 
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Messobjekt befestigt. Dieser Abstand soll ein „worst-case scenario“ simulieren, dass bei 

einer adipösen Weichteildeckung im klinischen Alltag durchaus möglich sein kann. Der 

Zylinder mitsamt implantierter Metallstange ist hierbei erneut axial geführt und kann, wie 

bereits oben beschrieben, über den Drehknopf in 36 °-Schritten von 0 ° bis 324 ° gedreht 

werden. Somit kann eine räumlich reproduzierbare Abstandsmessung mit dem US-

Messsystem durchgeführt werden. Mit einem Linear-Lasersystem (BOSCH Quigo Plus 

Kreuzlinien-laser, Robert Bosch GmbH, Gerlingen-Schillerhöhe) wurde die 

Orthogonalität zwischen dem Schallkopf und dem zu messenden Objekt vor jeder 

Messung geprüft (Abbildung 17). 

 

Abbildung 17: Messaufbau für die Validierung des Systems. Mit dem Linear-Laser wurden die Achse 

und die Orthogonalität des Schallkopfes geprüft. 

Um sowohl die Geometrie des Kunststoffknochens als auch die der Metallstange zu 

detektieren, wurden Messungen in der Transversalebene durchgeführt. Hierfür wurde der 

parallel zur Drehachse geführte Schallkopf an definierten Positionen in der 

Longitudinalebene platziert. Der Schallkopf wurde, beginnend an seiner Startposition am 

Befestigungspunkt der Metallstange, in 2,5 cm-Schritten sieben Mal verschoben und an 

jeder Position der Abstand zum Kunstknochen bzw. zur Metallstange erfasst. Der 

Kunststoffknochen wurde in jeder Position in 36°-Schritten um seine Achse gedreht, um 

die Lage des Knochens mithilfe des US-Gerätes im Bildformat festzuhalten (Abbildung 

18).  
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Abbildung 18: Darstellung des Kunstknochenperiosts und der Metallstange innerhalb des 

Kunstknochens. 

Anschließend wurden die einzelnen Messpositionen mittels MATLAB 2020a (The 

Mathworks Inc., Nattick, MA) bearbeitet und segmentiert. Da der entwickelte 

Rechenalgorithmus auf definierte Verschiebungsvektoren zwischen dem 

Ursprungsvektor des Schallkopfes und der Reflexionspunkte an den Messobjekten 

zurückgreift, um mittels Polyangulation die Geometrie der Messobjekte zu 

rekonstruieren, sollen aus den Bilddateien die räumlichen Positionen als Punkte 

ausgelesen und ausgewertet werden (Abbildung 19).   

 

Abbildung 19: Darstellung der segmentierten Bilddatei. Blauer Punkt: Sensormittelpunkt; Orange 

Linie: Abstand zwischen Knochen und Sensormittelpunkt; Blaue Linie: Abstand zwischen 

Metallstange und Sensormittelpunkt. 

Mit dieser Validierung der Messkette sollte gezeigt werden, dass verschiedene 

Materialien räumlich detektierbar und die Querschnittsgeometrien der Messobjekte über 

die verschiedenen Messhöhen rekonstruierbar sind. Die gewonnenen Erkenntnisse aus 
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den Versuchen mit einfachen Geometrien sollen nun genutzt werden, um auch die 

Genauigkeit der Detektion von im klinischen Alltag verwendeten Implantaten 

untersuchen zu können. Dazu wird die Genauigkeit der Veränderungen des 2020-

Algorithmus mit dem 2017-Algorithmus validiert und geprüft. 

4.7 Messungen an fünf Knochenmodellen mit implantierten 

herkömmlichen Prothesen (statisch) 

Die bereits validierte Messkette wird für Messungen mit gängigem Hüftimplantaten 

(Aida®
 (Implantcast GmbH, Buxtehude), EcoFit® (Implantcast GmbH, Buxtehude), 

TrendHip® (B.Braun AG, Melsungen), CLS®-Sportorno® (Zimmer Biomet GmbH, 

Freiburg)) angewendet, um eine bessere Vergleichbarkeit zwischen der 

Machbarkeitsprüfung und der klinischen Realität zu gewährleisten. Um nachzuweisen, 

dass das Messsystem auch bei variierenden Implantatsgeometrien und -längen 

(Kurzschaft und Standardschaft) eine verlässliche Erkennung ermöglicht, wurde ein 

breites Spektrum an Modellen verschiedener Hersteller gewählt. Diese werden in für die 

biomechanische Testung ausgelegte Femurmodelle der Firma Sawbone (Size Medium, 

Sawbone, Malmö, Schweden) implantiert. 

 

Abbildung 20: Auswahl der Prothesen: von links nach rechts Aida®, EcoFit®, TrendHip® und CLS®. 

Durch die standarisierte Herstellung der fünf Knochenmodelle ergibt sich eine gute 

Vergleichbarkeit zwischen allen Messwiederholungen. Alle Implantate bestehen aus 

Titan und repräsentieren somit die Mehrheit der unzementiert implantierten Prothesen 

weltweit. Das Aida®-Modell ist ein Kurzschaft, die Modelle EcoFit®, TrendHip® und 

CLS® sind Standardschäfte. Die geometrischen Abmessungen der Schäfte und des 

Knochens sind in der Tabelle 2 aufgeführt. 



Material und Methoden .................................................................................................................... 35 

 

Tabelle 2: Messobjekte Grundmaße. 

Messobjekt Knochen-

modell 

[cm] 

Aida® 

[cm] 

EcoFit® 

[cm] 

TrendHip® 

[cm] 

CLS® 

[cm] 
Maße 

Länge  25,5 13,00  17,00 17,00 17,00 

max. Breite  5,77 5,90  6,6 6,62 6,24 

max. Dicke  4,02 1,74 1,6  1,48 1,79 

min. Breite 2,68 0,53  0,7 0,78 0,69 

min. Dicke 2,56 0,40  0,6 0,65 0,56 

Diese Sollwerte dienen am Ende zur Kontrolle der Rekonstruktion und zur 

Genauigkeitsüberprüfung des Messsystems mitsamt Messalgorithmus. Um die 

Wiederholbarkeit der Ergebnisse des Systems zu testen, wird die Aida®-Prothese zwei 

Mal gemessen und verglichen. Sowohl die Planung als auch die Implantation wurde 

entsprechend des klinischen Standards und anhand der Anweisungen eines erfahrenen 

Operateurs durchgeführt. Zunächst wurden Röntgenbilder von jedem Knochen 

angefertigt und die Prothese mit einem Planungsprogramm (mediCAD Hectec GmbH, 

Altdorf/Landshut) digital eingefügt (Abbildung 21). 

 

Abbildung 21: Links: OP-Planung einer CLS®-Prothese, rechts: implantierte CLS®-Prothese.   

Entsprechend der somit bestimmten Prothesengrößen wurde das Präparationswerkzeug 

der jeweiligen Hersteller verwendet. Die Präparation des Knochens wurde dann unter der 

Anleitung der Prothesenhersteller durchgeführt (Abbildung 22). Dafür wurde zuerst eine 

Femurkopfresektion gemacht. Dann wurde das Prothesenlager mit einem Raspel-Set 

vorbereitet und die Prothese durch leichte Schläge im Prothesenlager vorpositioniert.  
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Abbildung 22: Links: Raspel mit Raspelhandgriff, Mitte: Raspelvorgang, rechts: abgeschlossene 

Implantation. 

Um eine größere Standardisierung der Prothesenimplantation zu gewährleisten, wurde 

das Implantat anschließend mithilfe einer Zug-Druck-Universalprüfmaschine (Inspekt 

Table Blue 20 kN, Hegewald & Peschke, Nossen) mit einer zyklischen Kraft von 2 kN 

und dann von 4 kN vollends in den Knochen eingebracht. Diese Implantationskräfte 

entsprechen dem etablierten Standardprotokoll anderer Studien zur 

Primärstabilitätsmessung [Jahnke et al., 2018; Görtz et al., 2002; Thomsen et al., 2001] 

(Abbildung 23). 

 

Abbildung 23: Zug-Druck-Universalprüfmaschine bei der Implantation eines Messobjektes. 

Dann wurden die Knochenmodelle mit einer Anpassung des validierten Messaufbaus und 

der Messkette gemessen. Die Drehachse des Messsystems wurde im distalen Bereich des 

Kunstknochens in einer Linie mit der Diaphysenachse befestigt. Somit können auch die 

Knochen mit definierten 36 °-Drehungen beschallt werden (Abbildung 24) 
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Abbildung 24: Kunstknochen mit implantierter Prothese (TrendHip®). Überprüfung der 

Knochenachse und der Orthogonalität des Schallkopfes mit einem Linien-Laser. 

Der Schallkopf wurde, beginnend an seiner Startposition am Implantat-Kopf, in 2,5 cm-

Schritten 7-mal verschoben (sieben Messhöhen) und an jeder Position wurde der Abstand 

zu Kunstknochen und/oder Prothese gemessen (zehn Messpunkte). Der 

Kunststoffknochen wurde in jeder Messhöhe um seine Achse gedreht und die Position 

des Knochens mithilfe des US-Gerätes im Bildformat festgehalten. Bei diesen Versuchen 

sollte zunächst festgestellt werden, mit welcher Genauigkeit beide Objekte auf den 

Bildern zu erkennen und zu unterscheiden sind. Als Referenz zur Objektidentifikation 

wurden zusätzliche einzelne Messungen mit dem Knochen und der Prothese durchgeführt 

(Abbildung 25). Auf Grund der kürzeren Länge werden bei dem Modell Aida® nur die 

ersten sechs Messhöhen berücksichtigt.   

 

Abbildung 25: Links: Knochenmodell ohne Prothese, rechts: TrendHip®-Prothese. Überprüfung der 

Achse und der Orthogonalität des Systems mit dem Linien-Laser. 

Unter Berücksichtigung der Einzelmessungen werden dann die Knochenmodelle mit 

implantierter Prothese ausgewertet. Die einzelnen Messpositionen wurden wiederum mit 

MATLAB verarbeitet und die zwei Messobjekte klassifiziert (Abbildung 26).  
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Abbildung 26: US-Bilder der Versuchsdurchführung. Links: Prothese, Mitte: Knochen, rechts: 

Knochen mit implantierter Prothese. 

Wie in Abbildung 26 zu erkennen ist, besitzen die Messobjekte nun keinen perfekt 

kreisförmigen Querschnitt mehr und können nicht mehr über eine einfache 

Kreisgleichung gut beschrieben werden. Infolgedessen mussten entsprechende 

Änderungen am Auswertungsalgorithmus vorgenommen werden. Eine bessere 

geometrische Annäherung wird deswegen mit Ellipsen erreicht.  

4.8 Erweiterung des Auswertungsalgorithmus 

Anhand von zehn Messpunkten auf einer Messhöhe wurde eine Ellipse angenähert. Die 

Aufnahme von zehn Messpunkten ist für das System auf Dauer überflüssig, weil eine 

Ellipse mit nur fünf Punkten umfassend beschrieben werden kann. Weiterhin kann die 

Prothese nicht über alle Schallwinkel detektiert werden und auch in vivo ist diese 360° 

Messung nicht realisierbar. Daraus folgt, dass in dem 2020-Algorithmus mit einer 

geringeren Anzahl von jedoch mindestens fünf Messpunkten gearbeitet wird. Wie bereits 

bei der Erläuterung des mathematischen Hintergrundes erwähnt wurde, ist der 

Auswertungsalgorithmus für die Rekonstruktion der Ellipse nicht mehr abhängig vom 

kürzesten Abstand zwischen Sensor und Messobjekt, da das US-Bild eine räumliche 

Darstellung liefern kann und eine Auswahl mehrerer Abstände auf den Bildern möglich 

ist. In Kombination mit einer genaueren Raumposition der Sensoren ermöglicht diese 

Darstellung eine präzise räumliche Positionsbestimmung der Messobjekte. Deswegen 

reicht ein beliebiger Bildpunkt auf beiden Objekten in fünf verschiedenen 

Winkelpositionen aus, um die Ellipse zu berechnen. Die Bilder werden immer noch 

automatisch segmentiert und der Arbeitsbereich automatisch erkannt, aber die Skalierung 

und die Punkte an beiden Objekten werden manuell ausgewählt. Zuerst wird die 

Skalierung des Bildes ausgewählt, um den Zusammenhang zwischen Pixel und 

Millimetern mit MATLAB zu errechnen (Abbildung 27). 
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Abbildung 27: Links: Originalbild aus dem US-Gerät, rechts: automatisch erkannter Arbeitsbereich 

in schwarz und manuell ausgewählte Skalierung des Bildes in Millimetern. 

Nach der Auswahl des US-Bildes und Skalierung in Millimetern werden die Bilder nun 

segmentiert und Punkte in beiden Objekten ausgesucht (Abbildung 28). Die obere Kante 

des Arbeitsbereichs entspricht der (0/0)-Position des US-Kopfes. Der Abstand zwischen 

der oberen Kante und dem Punkt entspricht also den Messabständen in X- und Y-

Richtung. 

 

Abbildung 28: Links: Knochenmesspunkt, rechts: Prothesenmesspunkt. 

Wenn Prothese oder Kunstknochen bei fünf verschiedenen Messpositionen erkennbar 

sind, berechnet das Programm im Anschluss anhand der gewählten Bildpunkte die 

Abstände zwischen Messobjekt und Schallkopf (Abbildung 29). Sollten diese 

Information nicht für alle Messpositionen vorhanden sein, ist es möglich, mehrere Punkte 

bei einer Messposition festzulegen, da es die räumliche Orientierung des US zulässt, 
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jeden beliebigen Punkt innerhalb des Schallbereichs präzise zu bestimmen und zu 

orientieren.  

 

Abbildung 29: Darstellung der Abstandsmessung eines Messobjekts in einem Messpunkt. 

Wenn mindestens fünf Abstände zwischen Schallkopf und Messobjekt definiert sind, 

werden diese verwendet, um das Objekt in Annäherung an die Arbeit von Fitzgibbon 

[Fitzgibbon et al., 1999] über eine elliptische Form darzustellen. Dabei wurde die von 

Nikolai Chernov [Chernov, 2009] implementierte MATLAB-Funktion 

„EllipseDirectFit©“ benutzt. Diese arbeitet mit zwei Grundkonzepten. Beginnend mit der 

allgemeinen Polynomfunktion für konische Figuren: 

𝐹(𝑥, 𝑦) = 𝑎𝑥2 + 𝑏𝑥𝑦 + 𝑐𝑦2 + 𝑑𝑥 + 𝑒𝑦 + 𝑓 = 0 (12) 

 Mit der entsprechenden elliptischen Bedingung: 

𝑏2 − 4𝑎𝑐 < 0 (13) 

Gleichung 12 im Vektorraum und die Transformation dieser durch deren Eigenvektoren 

ermöglichen die Anpassung vieler XY-Koordinatenpunkte an eine elliptische Form ohne 

die Nutzung eines iterativen Programms. Eine genauere mathematische Beschreibung 

dieses Algorithmus ist in einer Publikation von Halir [Radim Halir, 1998] zu finden. Die 

Implementierung der zuvor genannten MATLAB-Funktion liefert als Endresultat die 

Koeffizienten von Gleichung (12). Um wichtige Informationen der Ellipse wie Radien 

oder Mittelpunkt zu errechnen, müssen diese Koeffizienten in die folgenden vier 

Gleichungen eingesetzt werden. 

𝑥0 =
𝑐𝑑 − 𝑏𝑓

𝑏2 − 𝑎𝑐
 (14) 
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𝑦0 =
𝑎𝑓 − 𝑏𝑑

𝑏2 − 𝑎𝑐
 (15) 

𝑅𝐴 = √
2(𝑎𝑓2 + 𝑐𝑑2 + 𝑔𝑏2 − 2𝑏𝑑𝑓 − 𝑎𝑐𝑔)

(𝑏2 − 𝑎𝑐) (√(𝑎 − 𝑐)2 + 4𝑏2 − (𝑎 + 𝑐))
 (16) 

𝑅𝐵 = √
2(𝑎𝑓2 + 𝑐𝑑2 + 𝑔𝑏2 − 2𝑏𝑑𝑓 − 𝑎𝑐𝑔)

(𝑏2 − 𝑎𝑐) (−√(𝑎 − 𝑐)2 + 4𝑏2 − (𝑎 + 𝑐))
 (17) 

In der Abbildung 30 sind die angepassten elliptischen Formen von einer CLS®-Prothese 

und dem entsprechenden Kunstknochen zu erkennen. Mit Hilfe des 

Auswertungsalgorithmus können die Radien (RA und RB) und die entsprechenden 

geometrischen Eigenschaften berechnet werden. Die räumliche Position wird, ähnlich 

wie bei den Kreisen, durch die Position des Sensors und die Mittelpunkte beider Ellipsen 

bestimmt.  

 

Abbildung 30: Elliptische Darstellung des Knochens und der Prothese. 

Die Radien (RA und RB) der Ellipsen werden summiert und aus den Summenwerten 

Mittelwert und Standardabweichung berechnet. Diese Daten geben Auskunft über die 

Genauigkeit der Rekonstruktion und ermöglichen eine Unterscheidung der beiden 

Messobjekte bei verschiedenen Messhöhen. Für diese vorläufige Validierung wurde nur 

ein Mittelwertvergleich der Mittelpunkte gemacht, da sie nur den aktuellen Zustand des 
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Systems „statisch“ repräsentieren soll. Das heißt, die Bewegung zwischen den zwei 

Körpern ist hier irrelevant. Der Mittelwertvergleich der Mittelpunkte wird für die 

dynamische Validierung des 2020-Algorithmus eine wichtige Rolle spielen. Mit Hilfe des 

bereits validierten Erkennungsalgorithmus des Messobjektes unter statischen 

Bedingungen soll die Genauigkeit der Abstandsmessung gesteigert werden, um somit die 

Genauigkeit der Prothesenerkennung zu verbessern, auch wenn kein standardisierter 

Kunstknochen, sondern beispielsweise ein Schweineknochen verwendet wird.  

4.9 Messung eines Schweineknochens mit implantierter CLS®-

Prothese (statisch) 

Bei diesem Vorversuch mit Schweineknochen wurden die gleichen standardisierten 

Planungen und Implantationsvorgänge wie in der Klinik und bei den Messungen mit den 

Kunstknochen zuvor durchgeführt. Die OP-Planung wurde mithilfe von Röntgenbildern 

gemacht (Abbildung 31).  

 

Abbildung 31: Links: OP-Planung einer CLS®-Prothese, rechts: implantierte CLS®-Prothese. 

Nach der Implantation wurde der Knochen für den Messaufbau vorbereitet. Als Prothese 

wurde das Modell CLS® gewählt, weil die Größe des bereits vorhandenen Implantats gut 

zu der Anatomie der Schweineknochen passte. Auch für diese Versuchsreihe wurde die 

Implantation wieder unter Aufsicht eines erfahrenen Operateurs und unter Beachtung der 

Herstellerangaben durchgeführt. Auf Grund der großen anatomischen Interindividualität 

konnte die Implantation in die Schweineknochen nicht vollständig standardisiert 

ausgeführt werden. Die Primärstabilität wurde wie in der Klinik für jeden Einzelfall nach 

der Expertise des Operateurs festgestellt (Abbildung 32). 
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Abbildung 32: Bildreihe über die Implantation einer CLS®-Prothese in einen Schweineknochen. 

Der Knochen wurde dann entlang der Längsachse auf der distalen Seite fixiert und wie 

bei den Validierungs- und Kunstknochenmessungen in 36° Schritten gedreht. Dann 

wurde in sieben verschiedenen Messhöhen bei jedem dieser Winkelschritte einmal von 

proximal nach distal gemessen. Dieser kleine Vorversuch sollte zeigen, ob beide Objekte 

(Schweineknochen und Prothese) mit dem US erkennbar sind. Die US-Bilder und die 

Einstellung des Messsystems werden in Abbildung 33 gezeigt. 

 

Abbildung 33: Messaufbau und transversales US-Bild eines Schweineknochens mit implantierter 

Prothese. 

Für die folgende Objektrekonstruktion wurde das gleiche Prinzip und der gleiche 2020-

Algorithmus verwendet wie bei den Kunstknochen. Diese Rekonstruktion wurde mit den 

bekannten Sollwerten der Prothesen und der Kunstknochen verglichen. Die Ergebnisse 

sollen den ersten Nachweis über die mögliche in vivo-Rekonstruktion des Knochens mit 

implantierter Prothese erbringen und bestimmen, welche Genauigkeit das Messsystem 

mit den vorläufigen Ergebnissen und dem Auswertungsalgorithmus erreicht. Diese 

Validierung und die daraus resultierenden Ergebnisse für die Genauigkeit (siehe 

Kapitel 5) fließen auch als Rahmenbedingungen in die dynamische Messreihe mit ein. 

Die Bewegungen zwischen Prothese und Knochen sollen größer sein als das 

Grundrauschen des Systems (Signal-Rauch-Verhältnis), sodass die 

Bewegungsberechnung überprüft werden kann.   
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4.10 Messung von zwei Knochenmodellen mit implantierten Prothesen 

(Aida® und TrendHip®) (dynamisch) 

Die klinische Machbarkeit und der Einsatzbereich des in dieser Doktorarbeit entworfenen 

Systems hängen von der Möglichkeit ab, zukünftige dynamische Messungen an 

Patientinnen und Patienten durchführen zu können. Dafür wurde ein neuer 

Versuchsaufbau entworfen und konstruiert, mit welchem in vitro die Tauglichkeit eines 

US-Messsystems für die dynamische Analyse geprüft werden sollte. Abbildung 34 zeigt 

den tatsächlichen neuen Messaufbau und dessen Unterschiede zum ersten Modellentwurf. 

 

Abbildung 34: Links: geplanter Modellentwurf, rechts: tatsächlicher Messaufbau. 

Die Aufgabe dieses Messaufbaus ist eine Bewegungsanalyse, bei der die zwei bereits 

unter statischen Bedingungen vermessenen Prothesen (TrendHip® und Aida®) bei zwei 

unterschiedlichen Verankerungszuständen (locker und fest) auch unter dynamischen 

Bedingungen getestet werden sollen. Das Modell TrendHip® wurde als Vertreter der 

Standardschäfte und das Modell Aida® als Vertreter der Kurzschäfte festgelegt. Die 

Prothesen wurden, wie bei den statischen Versuchsreihen, standardisiert implantiert. Der 

Prothesen-Knochen-Verbund wurde dann distal mit Gips fixiert, um eine standardisierte 

dynamische Übertragung der Bewegung an jedem Messobjekt zu gewährleisten. Dazu 

wurden alle Messobjekte mit Hilfe eines Linien-Lasers gleich ausgerichtet, sodass die 

Messungen standardisiert und reproduzierbar verlaufen konnten (Abbildung 35).  
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Abbildung 35: Gips-Fixierung der Knochenmodelle. Überprüfung der Achse und der Orthogonalität 

des Systems über einen Linear-Laser. 

Außerdem wurde ein Messobjekt modelliert, welches die Eigenschaften eines 

menschlichen Beines widerspiegeln sollte. Hierfür wurde der Prothesen-Knochen-

Verbund in ein PSV-Rohr mit einem Durchmesser von 16 cm und einer Höhe von 30 cm 

zentralisiert eingegipst. Das Weichteilgewebe wurde mit 280 Bloom Gelatine (Gustav 

Ehlert GmbH &Co. KG, Verl) hergestellt (Abbildung 36). Diese Gelatine wurde mit 

einem standardisierten Protokoll erhitzt (bis zu 80°C für eine Dauer von drei Stunden), in 

das PSV-Rohr eingegossen und kühlte schließlich für einen Tag (24 h) bei 

Raumtemperatur aus (Abbildung 36). 

 

Abbildung 36: Herstellung eines menschlichen Beinmodells mit Gelatine. 

Parallel dazu wurden ein US-Kopfhalter und eine Beinmanschette gebaut, um Position, 

Winkel und Entfernung zwischen US-Kopf und Messobjekt innerhalb jeder Messung zu 

standardisieren. Aus einem anderen 18 cm hohen Stück des PSV-Rohrs wurde die 

Beinmanschette konstruiert. Somit hatte die Manschette die passende Form für das 

modellierte Bein (Abbildung 36). An dieser Konstruktion und mit Hilfe von Epoxidharz 

und Silikon (EXAKT Advanced Technologies GmbH, Norderstedt) wurde der US-

Kopfhalter für den linearen Schallkopf modelliert (Abbildung 37). 
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Abbildung 37: Herstellung des Schallkopfhalters und der Beinmanschette. 

Die dynamische Belastung des Prothesen-Knochen-Verbundes von jeweils 1 Nm 

beziehungsweise 20 Nm wurde durch einen Torsionsmodul über die Zug-Druck-

Universalprüfmaschine zyklisch eingeleitet (Abbildung 38). Mit Hilfe der eigens 

angefertigten Beinmanschette wurden in drei unterschiedlichen Messhöhen jeweils fünf 

verschiedene Messpunkte bzw. Messpositionen definiert. An diesen Messpunkten wurde 

der US-Kopf mit vier Schrauben in gleichbleibender Ausrichtung angebracht. 

 

Abbildung 38: Belastung des Messobjektes über den Torsionsmodul mit der Zug-Druck-

Universalprüfmaschine. 

In jedem Messpunkt wurden zunächst vier US-Bilder gemacht, zwei bei 1 Nm und zwei 

bei 20 Nm. Um die Wiederholbarkeit der Messung zu testen, wurden verschiedene 

Bildeinstellungen am US-Gerät verwendet (5 MHz, 7,5 MHz). Durch die 

Schraubenfixierung des Schallkopfes ist der Abstand zwischen diesem und dem 

Messobjekt nur schwer reproduzierbar. Aus diesem Grund wurden nach einer Demontage 

und erneuten Fixierung des Schallkopfes in einem weiteren Messdurchlauf bei 5 MHz 

jeweils noch ein Bild bei 1 Nm und bei 20 Nm Belastung aufgenommen, um so den 

Einfluss einer solchen Abstandsänderung überprüfen zu können. Insgesamt ergeben sich 

für jeden Messpunkt drei US-Bilder für jede der beiden Belastungssituationen, also sechs 

Bilder pro Messpunkt, bzw. sechs Bildreihen pro Messhöhe. Die Messskizze eines 
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Messobjekts ist in der Abbildung 39 zu sehen. Diese Messreihe wurde zwei Mal 

wiederholt. 

 

Abbildung 39: Skizzierung des Messprotokolls mit einer der beiden in den Kunstknochen 

implantierten Prothesen. 

Die Messungen wurden in zwei Kunstknochen durchgeführt. In einen wurde die Aida® -

Prothese implantiert, in den anderen die TrendHip®. Es sollten aber zwei 

Verankerungszustände (fest und locker) getestet werden. Der feste Verankerungszustand 

wurde durch die standarisierte Implantation erreicht. Um den Kunstknochen für den 

lockeren Zustand zu präparieren, wurden Silikonnegative der Prothesen angefertigt. 

Anschließend wurden diese mit Gips ausgegossen und ein Gipspositiv hergestellt. 

Danach wurden an definierten Punkten im proximalen dorsalen und anterioren Bereich 

der Gipspositive Unterlegscheiben mit einer Höhe von einem Millimeter aufgebracht und 

mit Gips eingebettet. Abschließend wurden mit einer Raspel und mit Schleifpapier die 

Übergänge nach distal bearbeitet, bis die Unterlegscheiben im proximalen Bereich wieder 

sichtbar waren. Dieser Weg wurde gewählt, weil die Größenverhältnisse zwischen 

Prothese und entsprechender herstellergelieferter Raspel für die beiden Schaftmodelle auf 

Grund der verschiedenen Fabrikate nicht gleich gewesen wären. Mit Hilfe des 

Gipspositivs konnte das optimale Knochenlager so verändert werden, dass beide 

Prothesen einen gleichmäßig vergrößerten Lockerungszustand aufweisen (Abbildung 40). 
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Abbildung 40: Negativ-Gips-Formen für die Vergrößerung des Prothesenlagers bei der Aida® - und 

der TrendHip®-Prothese. 

An diesem Lockerungszustand wurde dann der gesamte Versuchsablauf wiederholt. Die 

Implantation wurde Weg-gesteuert und nicht, wie beim festen Zustand, Kraft-gesteuert 

durchgeführt. Für die Analyse der Genauigkeit des Messsystems wurde die Form von 

Prothese und Knochen, wie bei der statischen Versuchsreihe, durch Ellipsen angenähert. 

Geometrie und Abmessungen wurden aus den Messungen an den fünf Messpunkten für 

jede der drei Messhöhen rekonstruiert. Es ergibt sich also pro Bildreihe eine Ellipse. Da 

pro Messhöhe insgesamt sechs Bildreihen existieren (siehe Tabelle 3), können für 

Prothese und Knochen je sechs Ellipsen in jeder Messhöhe ermittelt werden. 

Tabelle 3: Messprotokoll einer dynamischen Messung. 

Die Radien (RA und RB) der Ellipsen (Abbildung 41) wurden summiert und aus den sechs 

Summenwerten wurden ein Mittelwert und die Standardabweichung berechnet. 

Messpunkt 

Messhöhe 
 #1 #2 #3 #4 #5 

1 

1Nm 

- 5 MHz 
- 7,5 MHz 

- 5 MHz 

- 5 MHz 
- 7,5 MHz 

- 5 MHz 

- 5 MHz 
- 7,5 MHz 

- 5 MHz 

- 5 MHz 
- 7,5 MHz 

- 5 MHz 

- 5 MHz 
- 7,5 MHz 

- 5 MHz 

20Nm 

- 5 MHz 

- 7,5 MHz 
- 5 MHz 

- 5 MHz 

- 7,5 MHz 
- 5 MHz 

- 5 MHz 

- 7,5 MHz 
- 5 MHz 

- 5 MHz 

- 7,5 MHz 
- 5 MHz 

- 5 MHz 

- 7,5 MHz 
- 5 MHz 

2 
1Nm 

- 5 MHz 

- 7,5 MHz 
- 5 MHz 

- 5 MHz 

- 7,5 MHz 
- 5 MHz 

- 5 MHz 

- 7,5 MHz 
- 5 MHz 

- 5 MHz 

- 7,5 MHz 
- 5 MHz 

- 5 MHz 

- 7,5 MHz 
- 5 MHz 

20Nm … … … … … 

3 
1Nm … … … … … 

20Nm … … … … … 
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Abbildung 41: Ellipsendarstellung aus einer Messung. 

Um das Ausmaß der Bewegung zwischen Prothese und Knochen zu erhalten, wurden 

zunächst die einzelnen Bewegungen von Knochen und Prothese über die Veränderung 

der Belastung von 1 Nm bis zu 20 Nm ermittelt. Dies wurde anhand einer 

Differenzbildung der sich verändernden Positionen des Ellipsenmittelpunktes realisiert. 

Die Differenz der so errechneten Bewegungen der Einzelobjekte ergibt schließlich die 

Bewegung von Knochen und Prothese zueinander. Diese Bewegungsdifferenz der 

Mittelpunkte wurde für beide Verankerungszustände in jeder Messhöhe berechnet. 

Entsprechende Vergleiche zwischen lockerem und festem Zustand und zwischen 

Belastung und Entlastung der Messobjekte sollten als Rahmenbedingung für die 

Genauigkeit und Wiederholbarkeit des bis jetzt entwickelten Messsystems mitsamt 2020-

Algorithmus bei einer dynamischen Messung herangezogen werden.  

4.11 Messungen mit zwei Schweineknochen (dynamisch) 

Zuletzt wurde in dieser Arbeit noch die Machbarkeitsanalyse mit einer kleinen Messreihe 

erweitert, in der die dynamische Versuchsreihe mit einem Schweineknochen 

durchgeführt wurde. Für die Messreihen mit den Schweineknochen wurde die CLS®-

Prothese, wie bei der statischen Versuchsdurchführung, zuerst fest implantiert 

(Abbildung 42). 
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Abbildung 42: Implantation einer CLS® Prothese in einen Schweinknochen. 

Da Schweineknochen deutlich kürzer sind als die Femurmodelle, wurde eine neue kürzere 

Gießform angefertigt, die ansonsten die gleichen geometrischen Eigenschaften aufweist 

wie jene aus der vorherigen Versuchsreihe (Abbildung 43).  

 

Abbildung 43: Fixierung des Prothese-Knochen-Verbunds mit Gips und Herstellung des passenden 

Gelatinebeins. 

Die dynamische Belastung des Prothesen-Knochen-Verbundes von jeweils 1 Nm und 

20 Nm wurde wieder durch den Torsionsmodul über die Zug-Druck-

Universalprüfmaschine zyklisch eingeleitet (Abbildung 44). 

 

Abbildung 44: Versuchsaufbau und dynamische Belastung in der neuen Versuchsreihe. 
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Bei der ersten Messreihe wurden in jedem Messpunkt nun vier US-Bilder gemacht, zwei 

bei 1 Nm und zwei bei 20 Nm. Um die Erkennungseigenschaften der Messung zu testen, 

wurden auch hier verschiedene Bildeinstellungen am US-Gerät verwendet (5 MHz, 7,5 

MHz). Da die Wiederholbarkeit schon geprüft wurde, wurde die letzte Messwiederholung 

mit 5 MHz bei den Schweineknochen nicht durchgeführt. Dementsprechend wurden für 

jeden Messpunkt zwei US-Bilder für jede der beiden Belastungssituationen, also 

insgesamt vier Bilder aufgenommen. Daher wurde auch bei den zwei 

Messwiederholungen der Messreihen nur mit 5 MHz in jeder Messhöhe und bei jedem 

Messpunkt gemessen. Es ergaben sich insgesamt für jeden Messpunkt jeweils zwei US-

Bilder für die beiden Belastungssituationen und somit zehn Bilder pro Messhöhe. Die 

Messskizze eines Messobjekts mitsamt Messreihe ist in der Abbildung 45 zu sehen. 

 

Abbildung 45: Skizzierung des Messprotokolls für die erste Messwiederholung mit dem 

Schweineknochen. Bei der zweiten und dritten Messwiederholung wurden die mit lila 

gekennzeichneten Bildreihen nicht aufgenommen. 

Nach dem Abschluss der Messreihe wurde die Prothese explantiert und in einen neuen 

Schweineknochen implantiert. Dies wurde gemacht, um den Einfluss der Verwesung des 

Gewebes auf die Stabilität jeder Messung zu normieren. Dann wurde die Prothese, 

angeleitet durch einen erfahrenen Operateur nach dem Erreichen des festen Zustandes 
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weiter eingeschlagen und somit ein Riss im Schweineknochen verursacht (siehe 

Abbildung 46). 

 

Abbildung 46: Künstlich geschaffener Riss im Schweineknochen, zur Simulation eines 

Lockerungszustandes. 

Mithilfe dieses mechanischen Defekts wurde ein Lockerungszustand simuliert. Die 

Messungen erfolgten auf die gleiche Weise wie beim bereits oben erläuterten festen 

Zustand. Die Bewegungsunterschiede, die durch die Veränderung der 

Objekteigenschaften entstehen, wurden dann mit dem validierten 2020-Algorithmus 

ausgewertet. Die Unterschiede im Bewegungsausmaß beider Objekte sollen die 

Machbarkeit solcher US-basierter Lockerungssysteme prüfen. 

4.12 Statistische Methoden 

Die im Rahmen dieser Arbeit verwendete statistische Analyse umfasst die Prüfung auf 

Genauigkeit, Reproduzierbarkeit und Validität des Systems sowie des 

Auswertungsalgorithmus. Bei den dynamischen Messreihen mit den Kunstknochen 

werden die Bewegungen zwischen zwei Prothesen und zwei Zuständen und bei den 

Schweineknochen die Bewegungen zwischen zwei Zuständen analysiert.  

4.12.1 Analyse der Validierung des US-Sensors und der Messkette (statisch) 

Für die erste Validierung wurden beide Messobjekte (Epoxidharz-Zylinder und 

Metallstange) unabhängig von der Form und des Auswertungsalgorithmus getrennt. Dazu 

wurde zuerst die Verteilung aller Werte angeschaut und die entsprechende deskriptive 

Statistik mittels Microsoft Excel® 2019 (Microsoft Corporation, Redmond USA) 

durchgeführt. Dann wurden die Wiederholbarkeit und die Genauigkeit für jede Messung 

durch den Vergleich der Kreise überprüft. Weiterhin wurden alle sechs Messungen pro 

Messobjekt mit ihren vier Messwiederholungen verglichen. Diese Untersuchung wurde, 
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wie in der Literatur, unter Berücksichtigung des Sollwerts durchgeführt, der mit einer 

anderen Messmethode erfasst wurde.  

Anschließend wurde für die Validierung der Messkette jede Messhöhe unabhängig 

voneinander verglichen und genau wie bei der Validierung der Sensorik die 

Wiederholbarkeit des Systems geprüft. Da die Form des Messobjekts über alle 

Messhöhen konstant geblieben ist, wurden dann alle Messhöhen miteinander verglichen, 

um zu überprüfen, wie valide das System und der 2020-Algorithmus bei der neu 

entwickelten Messkette funktioniert.  

4.12.2 Analyse der Messung mit implantierten Prothesen (statisch) 

Auch für das Knochenmodell wurde die Wiederholbarkeit geprüft. Dazu wurden der 

2017-Algorithmus und der 2020-Algorithmus miteinander und mit dem Sollwert für 

Knochen und Prothese verglichen. Die Form der Messobjekte variiert in diesem Fall je 

nach Messhöhe. Deswegen wurden nur die Messwiederholungen und die verschiedenen 

Kreis- bzw. Ellipsenannäherungen bei jeder Messhöhe analysiert. Da jedes Messobjekt 

zweimal gemessen wurde (einzeln und implantiert), konnten diese Messungen auch 

verglichen werden. Da die Aida®-Prothese mit zwei Versuchsreihen in unterschiedlichen 

Kunstknochen gemessen wurde, kann anhand der entstandenen Ergebnisse aus den 

insgesamt vier Messwiederholungen eine Wiederholbarkeitsanalyse durchgeführt 

werden. Die implantierte CLS®-Prothese wurde den Kunstknochenmessungen 

gegenübergestellt. Die Schweineknochen hingegen wurden nur einmal gemessen und 

deswegen wurde hier nur ein Vergleich zwischen den Messhöhen-abhängigen Ellipsen 

und den Sollwerten durchgeführt.  

4.12.3 Analyse der Messung mit implantierten Prothesen (dynamisch) 

Für die dynamischen Messbedingungen wurde die bei der statischen Messung verwendete 

statistische Analyse wiederholt, um die Genauigkeit der dynamischen Messungen zu 

prüfen. Dazu wurde ein Mittelwertvergleich unter Angabe der Standardabweichungen 

von allen Bewegungen, die durch die Be- und Entlastung der Prothese entstanden sind, 

gemacht. Dieser Vergleich wurde dann über alle Messwiederholungen analysiert, um am 

Ende eine Gesamtbewegung für jede Messhöhe zu ermitteln. Anschließend wurden die 

Bewegungen im Bereich der drei Messhöhen (proximal, mittig und distal) zwischen dem 

festen und dem lockeren Zustand verglichen und die Bewegungsunterschiede bestimmt. 
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5 Ergebnisse  

Die Darlegung der Resultate wird in diesem Kapitel in der chronologischen Reihenfolge 

präsentiert, in der die Machbarkeitsanalyse durchgeführt wurde. Dabei wird zuerst eine 

kurze qualitative Beschreibung der auf den US-Sensoren und deren Bildern basierenden 

Ergebnisse gegeben, bevor die Messergebnisse anhand der deskriptiven Statistik 

präsentiert und analysiert werden.  

5.1 Validierung und statische Analyse der Objekt-Rekonstruktion 

Im ersten Schritt der Machbarkeitsanalyse wurde die in dieser Arbeit benutzte US-

Technik auf ihre Erkennungseigenschaften verschiedener Materialien getestet. Dabei 

stand die statische Darstellung dieser Materialien in einem körpernahen Umfeld im 

Vordergrund. Darüber hinaus sollten die aus US-Bildern gewonnenen Messergebnisse an 

den 2017-Algorithmus angepasst werden, um mit ihnen die Objektrekonstruktion 

durchzuführen. Aus diesem Grund teilen sich die Ergebnisse in der Validierung auf in (i) 

bekannte Geometrien (Zylinderknochen und Stange), (ii) bekannte standardisierte 

Modelle (Kunstknochen und herkömmliche Prothesen) und (iii) ein realitätsnäheres 

Modell (Schweineknochen mit einer herkömmlichen Prothese). 

5.1.1 Validierung des Ultraschall-Sensors und der Messkette  

Die unterschiedlichen Messobjekte sind in der nächsten US-Bildreihe dargestellt. Hier 

wurde die Erkennung und Segmentierung mit MATLAB durchgeführt und beide Körper 

farblich gekennzeichnet (Abbildung 47).  

 

Abbildung 47: Erkennung und Segmentierung der Metallstange (grün) und des Zylinderknochens 

(rot). 
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Abbildung 47 zeigt die Unterschiede zwischen den einzelnen Messobjekterkennungen 

bei unterschiedlichen Messungen und die Darstellung beider Messobjekte 

(Zylinderknochen und Metallstange). Dabei ist auch zu erkennen, dass sich die 

Messachse und damit der Mittelpunkt jedes Messobjekts auf demselben Abstand zum 

Schallkopf (0/0) befinden. Auf diesen Bildern wurden dann jeweils die Punkte definiert, 

die die Kreisrekonstruktion darstellen sollten (Abbildung 48). 

 

Abbildung 48: Kreisrekonstruktion der Messobjekte Stange und Zylinderknochen an zwei 

Messpositionen. 

Um die deskriptive Statistik durchzuführen, wurden die Kreisradien in zwei Gruppen 

aufgeteilt: einmal alle Kreise, die zu den Zylinderknochen gehören, und einmal alle Werte 

der Metallstange. Die Verteilung sowie der Vergleich dieser Gruppen sind im nächsten 

Boxplot (Abbildung 49) dargestellt. Die Abhängigkeit von dem Algorithmus (2020 und 

2017) ist farbig (in Rot der 2020-Algorithmus und in Grün der 2017 Algorithmus) 

gekennzeichnet. Der Sollwert ist blau gekennzeichnet und als Vergleichswert in der 

Grafik zu finden. 
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Abbildung 49: Vergleich der Kreisrekonstruktionen mit Messalgorithmus „2020“ bzw. „2017“ und 

Sollwert.  

Der neue Messalgorithmus („2020“) nähert sich bei beiden Messobjekten an die 

Sollwerte an (5,96 mm und 17,92 mm). Der alte bzw. validierte Messalgorithmus 

(„2017“) zeigt eine Abweichung von ca. ± 0,6 mm zum Sollwert bei beiden 

Messobjekten. Die Wiederholbarkeit ist bei beiden Messalgorithmen vergleichbar. Nach 

dem Vergleich der Kreisrekonstruktion wurden die Messwerte in Abhängigkeit zu den 

Messwiederholungen und Messpunkten verglichen. In der Abbildung 50 und Abbildung 

51 sind diese Ergebnisse für jedes Messobjekt dargestellt.  

  

Abbildung 50: Radiusvergleich der rekonstruierten Stange in Abhängigkeit von den 

Messwiederholungen und deren Messpunkten, berechnet mit Algorithmen „2020“ und „2017“. 
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Abbildung 51: Radiusvergleich der rekonstruierten Zylinderknochen in Abhängigkeit von den 

Messwiederholungen und deren Messpunkten, berechnet mit Algorithmen „2020“ und „2017“. 

In Tabelle 4 und Tabelle 5 sind diese Messwiederholungen für jedes Messobjekt mit 

relativem Fehler eingetragen. 

Tabelle 4: Radiusvergleich der rekonstruierten Stange in Abhängigkeit vom Messalgorithmus. 

 

2020_ 

MP147 

2020_ 

MP 258 

2020_ 

MP369 

2020_ 

MP4710 

2017_ 

MP147 

2017_ 

MP258 

2017_ 

MP369 

2017_ 

MP4710 

MW 

[mm] 
6,0 6,0 6,0 5,9 6,8 6,6 6,7 6,7 

SD 

[mm] 
0,2 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2 0,1 

Fehler 0,8% 0,7% 0,2% 1,0% 12,6% 10,7% 11,0% 11,2% 

Tabelle 5: Radiusvergleich des rekonstruierten Zylinderknochen in Abhängigkeit vom 

Messalgorithmus. 

  

2020_ 

MP147 

2020_ 

MP 258 

2020_ 

MP369 

2020_ 

MP4710 

2017_ 

MP147 

2017_ 

MP258 

2017_ 

MP369 

2017_ 

MP4710 

MW 

[mm] 
18,1 17,8 17,7 17,9 19,0 18,4 18,3 18,4 

SD 

[mm] 
2,9 2,8 2,8 2,8 3,0 2,9 2,9 2,9 

Fehler 0,3% 1,1% 1,6% 0,5% 5,7% 2,2% 1,4% 2,0% 

 

Zusammengefasst zeigen diese Abbildungen (49, 50 und 51) und Tabellen (4 und 5) den 

Unterschied zwischen beiden Messalgorithmen. Bei dem 2017-Algorithmus konnten die 

Kreise an den Messpunkten eins, vier und sieben (MP147) mit einer Abweichung zu dem 

Sollwert von ±12,6 % bei der metallischen Stange und von ± 5,7% bei den 

Knochenzylinder, die größte Abweichung für dieses Algorithmus festgestellt werden. Der 

Fehler beim „2020-Algorithmus“ liegt zwischen 0,2% bis 1,6% und beim „2017-

Algorithmus“ zwischen 1,4 % und 12,6 %. Diese relativen Fehler entsprechen einer 

Millimeterabweichung von 0,02 mm bis 0,3 mm bei der neuen und von 0,2 mm bis 
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1,1 mm bei der alten Methode. Exemplarisch sind die Objektrekonstruktionen für die 

Messpunkte 2, 5 und 8 (MP258) in Abbildung 52 zu sehen.  

 

Abbildung 52: Vorgang der Rekonstruktion für Messpunkte 2, 5 und 8 (MP258). 

Die Abbildung 52 zeigt die Unterschiede zwischen beiden Messalgorithmen. Bei dem 

2017-Algorithmus gibt es mehrere Möglichkeiten, die den gleichen Kreis beschreiben 

(siehe verschiedene Punkte (+, Δ, ●) an den Messkreisen), anders als bei dem 2020-

Algorithmus, bei dem die Gleichung eine einheitliche Lösung für die drei 

Koordinatenpunkte ausgibt.  
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Nachfolgend wurde die Validierung der Messkette durch sieben verschiedene Messhöhen 

an den zwei Messobjekten durchgeführt (Zylinderknochen mitsamt metallischer Stange). 

Abbildung 53 zeigt exemplarisch die US-Bilder der Messobjekte bei den Messhöhen 

(MH) 1, 3 und 6 bei der ersten Position (0° Drehung). 

 

Abbildung 53: Exemplarische Darstellung von Zylinderknochen und metallischer Stange. 

Das linke und das rechte US-Bild zeigen die Stange bzw. den Zylinderknochen allein. In 

den mittleren Messhöhen sind beide Objekte zusammen repräsentiert. Die Messhöhe 7 

zeigt die Drehachse, die den gleichen Durchmesser wie die Stange besitzt und an der alle 

Messobjekte befestigt wurden. Die gesamte Messung ist in Abbildung 54 dargestellt.  

 

Abbildung 54: Darstellung der rekonstruierten Radien der Stange und des Zylinderknochens in 

Abhängigkeit der Messhöhe. 
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Klar zu erkennen ist, dass bei den Messhöhen 2 und 3 die Stange und der Zylinderknochen 

jeweils rekonstruiert wurden, bei allen anderen Messhöhen wurde dasselbe Messobjekt 

jeweils zweimal errechnet. Um die gesamte Wiederholbarkeit der Messkette an sich zu 

prüfen, wurden wieder alle Messobjekte in zwei Gruppe eingeteilt (Stange und 

Zylinderknochen), was die Überprüfung der Messkette erst einmal ohne Beeinflussung 

der unterschiedlichen Algorithmen ermöglichte. Die Gesamtverteilung ist in Abbildung 

55 gezeigt.  

 

Abbildung 55: Gesamtverteilung der Validierung der rekonstruierten Radien in Abhängigkeit der 

Messobjekte. Die Linien entsprechen jeweils den Sollwerten. 

Nach der Validierung der rekonstruierten Radien der Messobjekte wurde die Messkette 

in Abhängigkeit von den Algorithmen überprüft. Dafür wurde wiederum innerhalb der 

Gruppen zwischen den zwei Algorithmen unterschieden. Diese Gruppen wurden mit den 

entsprechenden Sollwerten verglichen und die Analyse mittels Boxplots (Abbildung 56) 

dargestellt.  

    

Abbildung 56: Messkettenvalidierung in Abhängigkeit des Messalgorithmus. 
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Die Unterschiede und Genauigkeiten der Erkennung unter Anwendung des 2020-

Algorithmus im Vergleich zum 2017-Algorithmus wurden in Tabelle 6 eingetragen.  

Tabelle 6: Messkettenvalidierung in Abhängigkeit beider Messalgorithmus.  

  

5.1.2 Knochenmodell mit implantierten herkömmlichen Prothesen 

In der folgenden Abbildung 57 ist die Kombination von zwei einzelnen US-Bildern - das 

Einzelbild der Prothese und das des Knochens - hin zu einem Bild des Knochen-

Prothesen-Verbunds dargestellt (Abbildung 57). Dieser Darstellung von den 

Messobjekten im Einzelnen, lässt zuerst genau überprüfen, ob die dargestellten Objekte 

im Prothese-Knochen-Verbund richtig dargestellt werden. Darüber hinaus wird durch die 

Mehrfachmessung des gleichen Messobjektes die Wiederholbarkeit des Messsystems und 

des Messalgorithmus geprüft.  

 

Abbildung 57: US-Bilder von Knochenmodell und Prothese. 

Darüber hinaus kann man Unterschiede an der Messposition des Sensors erkennen. Die 

Knochendarstellung ist bei allen Messpunkten möglich. Die Prothesendarstellung ist 

abhängig vom Messwinkel. In Abbildung 58 wird der Vergleich zwischen zwei 

Messpositionen präsentiert, dabei zeigt sich eine Veränderung der Knochenform von rund 

zu elliptisch. Außerdem ist die Prothese bei einem der Bilder zu erkennen, während sie 

in dem anderen unter dem Schatten des Knochens verschwindet.    

Stange Zylinderknochen Stange Zylinderknochen

Sollwert  [mm] 5,96 17,92 5,96 17,92

Mittelwert [mm] 5,8 17,9 6,4 18,4

Standardabweichung [mm] 0,3 0,2 0,2 0,4

absolute Abweichung zu Sollwert [mm] 0,1 0,04 0,4 0,5

relative Abweichung zu Sollwert  2,5% 0,2% 7,0% 2,7%

2020 2017
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Abbildung 58 : Einfluss des Messwinkels auf die Knochendarstellung im US-Bild. 

Die Auswertung dieser Messreihen wurde, wie abgebildet, in drei Versuchsreihen 

durchgeführt. Bei der ersten Versuchsreihe wurden die US-Bilder der präparierten 

Kunstknochen ohne Prothese ausgewertet. Die Kunstknochen sind für jede Prothese 

unterschiedlich und deswegen in der nächsten Abbildung (Abbildung 59) mit den Namen 

der zu implantierenden Prothesen dargestellt.  

 

Abbildung 59: Berechnete Radiensummen der Ellipsen für die rekonstruierten Kunstknochen in 

Abhängigkeit der zu implantierenden Prothesen und der Messhöhen.  

Man sieht eine Übereinstimmung zwischen den Wiederholungen (Mw) der 

Auswertungen der Messung. Dies konnte auch bei dem Aida®-Kunstknochen, bei dem 

zwei Messwiederholungen gemacht wurden und das Messobjekt somit insgesamt viermal 

ausgewertet wurde, gezeigt werden. Für die Messungen der Prothesen ohne 
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Kunstknochen ist das oben beschriebene Ergebnis ebenfalls reproduzierbar (Abbildung 

60). 

 

Abbildung 60: Berechnete Radiensummen der Ellipsen für die rekonstruierten Prothesen in 

Abhängigkeit der Messhöhen. 

Der Verlauf der berechneten Größen der Summe der Radien ist mit den visuell 

erkennbaren Unterschieden der verschiedenen Messhöhen vergleichbar. Auch die 

Unterschiede zwischen den Standardschäften und den Kurzschäften sind in diesem 

Diagramm sichtbar.  
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Abbildung 61: Vergleich der Prothese: rekonstruierte Flächeninhalte bei jeder Messhöhe in 

Abhängigkeit der Messung. 

Eine andere mögliche Beurteilung der Genauigkeit dieser Messkette ist die Variabilität 

der berechneten Querschnittsflächen zwischen den Messwiederholungen der Prothesen 

(Abbildung 61) und denen der Knochen (Abbildung 62), ohne zu berücksichtigen, ob das 

Implantat implantiert ist oder nicht. 

 

Abbildung 62: Vergleich der Kunstknochen: rekonstruierte Flächeninhalte bei jeder Messhöhe in 

Abhängigkeit der Messung. 
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Diese Verteilung wurde noch einmal mit einem mobilen 3D Atos-Compact-Scan (Atos 

Core 135, GOM GmbH, Braunschweig) von jedem Objekt mit einer Genauigkeit von 

± 9 µm geprüft und exemplarisch für die Aida® Prothese in Abbildung 63 dargestellt. 

 

Abbildung 63: Darstellung der Ellipsen im Vergleich zu dem 3D-Scan der Aida®-Prothese. 

Die Unterschiede zwischen den Formen der Ellipsen und den Geometrien der 3D-Scans 

sind in der Abbildung 63 zu erkennen. Die Relation der Abnahme der Prothesenfläche an 

den unterschiedlichen Messhöhen ist vergleichbar zwischen den gemessenen Flächen des 

3D-Scans und den errechneten Ellipsenflächen des Algorithmus. Diese Betrachtung wird 

durch den tatsächlichen Vergleich der Objektfläche mittels 3D-Scan zu deren elliptischen 

Rekonstruktionen durch Algorithmus untermauert, wie in Abbildung 64 zu sehen ist. 
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Abbildung 64: Vergleich der rekonstruierten Flächen zu den mittels 3D-Scans gemessenen Werten. 

In schwarz sind die durch 3D-Scans berechneten Flächeninhalte dargestellt. Farblich gezeigt sind die 

errechneten Flächeninhalte in Abhängigkeit von den verschiedenen Messungen. 

5.1.3 Schweineknochen mit CLS®-Prothese 

Porcine Röhrenknochen haben eine spezielle Form und besitzen aufgrund des 

nichthomogenen biologischen Materials im Vergleich zu den homogenen Kunstknochen 

mehr Störfaktoren, was sich auch im Vergleich der US-Bilder widerspiegelt (Abbildung 

65). 

 

Abbildung 65: US-Bilder der CLS®- Prothese in Schweineknochen implantiert (links 7,5 MHz und 

Mitte 5 MHz) und in Kunstknochen implantiert (rechts: 5MHz). 

Auf den Bildern ist neben der in den Schweineknochen implantierten Prothese mehr 

Gewebematerial zu erkennen als bei der in den Kunstknochen implantierten Prothese, bei 

welcher sich ein homogener Bildverlauf zeigt. Das fehlende Gewebe auf den 

Kunstknochenbildern lässt eine bessere Darstellung der Prothese und des Knochens zu, 

die Form und die Struktur ist von Bild zu Bild gut wiederzuerkennen. Diese Homogenität 
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erleichtert eine klare Trennung zwischen Prothese und Kunstknochen, wohingegen die 

Trennung zwischen Prothese und Schweineknochen durch eine gewisse Diversität 

erschwert wird.  Die fehlende Darstellung der Prothese an manchen Messpunkten im 

Schweineknochen kann man in Abbildung 66 deutlich erkennen.  

 

Abbildung 66: US-Bilder von Schweineknochen (links und Mitte) im Vergleich zu Kunstknochen 

(rechts) bei gleicher Messhöhe (MH3). 

Mit Hilfe des Algorithmus war es trotzdem möglich, das Objekt zu rekonstruieren und 

einen Genauigkeitsvergleich zwischen den zwei untersuchten Einstellungen (5MHz und 

7,5 MHz) durchzuführen. Dieser Vergleich konnte mit der schon gemessenen und im 

Kunstknochen implantierten CLS®-Prothese erweitert werden. Die Radiensummen und 

Flächen der CLS®-Prothese im Kunstknochen wurden im Kapitel 5.1.2 beschrieben und 

rekonstruiert (Abbildung 67). 
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Abbildung 67: Verteilung der Summe der Ellipsenradien und der Flächeninhalte der CLS®-

Rekonstruktion in Abhängigkeit von den verwendeten Knochen (Kunstknochen (KK, blau) oder 

Schweineknochen (SK, rot)). 

Tabelle 7 zeigt die genauen Ellipsenwerte der CLS®-Messungen (separat für „in 

Kunstknochen implantiert“ und „in Schweineknochen implantiert“ mit 5 MHz US-

Frequenz und „in Schweineknochen implantiert“ zusätzlich mit 7,5 MHz US-Frequenz). 

Die Summe der Radien und die Flächeninhalte dienen als Vergleichsparameter, der 

Mittelwert und die Standardabweichung als Genauigkeitsindikatoren der 

Wiederholbarkeit des Systems.  

Tabelle 7: CLS®-Ellipsen Vergleich in Abhängigkeit vom verwendeten Implantationsmedium 

(Kunstknochen (KK) oder Schweineknochen (SK)) und von der US-Frequenz. 

  

1 12,7 12,7 14,3 10,9 12,7 1,4

2 35,3 36,8 35,2 38,2 36,4 1,4

3 27,6 28,7 29,0 27,2 28,1 0,8

4 20,3 21,4 19,0 21,0 20,4 1,1

5 18,1 17,8 16,4 16,6 17,2 0,8

6 16,7 17,1 15,5 17,3 16,7 0,8

7 15,3 15,6 14,3 15,0 15,0 0,5

Summe (Ra + Rb) 

Messhöhe
CLS

®
_ 

Alleine [mm]

CLS
®  

Implantiert KK 

[mm]

CLS
® 

Implantiert 

SK1 [mm]

CLS
® 

Implantiert 

SK2 [mm]

Mittelwert 

[mm]
SD
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5.2 Bewegungsanalyse  

Die implantierten Messobjekte wurden neben der statischen Analyse auch dynamisch 

analysiert, wobei drei Gruppen gebildet und in Gelatine gemessen wurden (1) die im 

Kunstknochen implantierte Kurzschaftprothese (Aida®), (2) die im Kunstknochen 

implantierte Standardschaftprothese (TrendHip®(TH)) und (3) die im Schweineknochen 

implantierte Standardschaftprothese (CLS®). 

 

5.2.1 Knochenmodelle mit implantierten herkömmlichen Prothesen (fest) 

Der qualitative Vergleich der Bilder zwischen dynamischer und statischer Messung ist 

bei einer Darstellung zweier exemplarischer Messpunkte zu sehen (Abbildung 68). In 

dieser Abbildung sind auch die unterschiedlichen Messmedien (Gelatine und Wasser) und 

die Unterschiede der Sensorpositionen erkennbar. In der dynamischen Messung ist der 

Sensor näher am Messobjekt positioniert als bei der statischen Betrachtung des 

Messobjekts. 

Messhöhe

CLS
® 

Alleine 

[mm²]

CLS
® 

Implantiert KK 

[mm²]

CLS
® 

Implantiert 

SK_7,5 MHz 

[mm²]

CLS
® 

Implantiert 

SK_5MHz 

[mm²]

Mittelwert 

[mm²]
SD

1 126,8 124,3 159,6 91,9 125,6 27,6

2 815,2 982,6 930,6 1077,7 951,5 109,4

3 598,6 566,6 657,2 561,7 596,0 43,9

4 324,8 334,1 276,9 338,0 318,5 28,2

5 243,6 240,0 210,8 213,6 227,0 17,2

6 208,5 227,9 186,7 225,1 212,1 18,9

7 171,6 187,2 161,0 172,8 173,2 10,8

Flächeninhalt der Ellipsen 
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Abbildung 68: US-Bilder einer statischen und einer dynamischen Messreihe bei zwei 

unterschiedlichen Messhöhen. 

Die Genauigkeit der Rekonstruktion der Aida®- und TrendHip®-Implantate bei der 

dynamischen Messung wurde über den Vergleich dieser mit den entstehenden statischen 

Ergebnissen definiert. In dem dynamischen Versuch wurden lediglich drei Messhöhen 

(proximal, mittig und distal) untersucht, trotzdem kann man in Abbildung 69 den Verlauf 

der Prothesenrekonstruktion anhand der Messhöhen und die Summe der Radien 

vergleichen. 

 

Abbildung 69: Mittelwerte der Radiensummen von Aida® und TrendHip® Prothesen in Abhängigkeit 

der Messhöhe und der Messart (statisch (blau), dynamisch (grün)) bei festem Sitz. 

Die genauere Darstellung und die Wiederholbarkeit der Rekonstruktion des Objekts wird 

durch Tabelle 8 für die Aida® und durch Tabelle 9 für die TrendHip® beschrieben. In den 

unteren Zeilen der Tabellen kann man die Mittelwerte aller Messwiederholungen 
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erkennen, während die unterschiedlichen Farben die Belastungs- (grün) und 

Entlastungsphasen (rot) der dynamischen Messung unterscheiden.  

Tabelle 8: Rekonstruktionswerte bei drei Messhöhen mit Entlastungs- und Belastungsphasen für 

die Aida® -Prothese, fest implantiert in einen Kunstknochen. 

   

Tabelle 9: Rekonstruktionswerte bei drei Messhöhen mit Entlastungs- und Belastungsphasen für 

die TH-Prothese, fest implantiert in einen Kunstknochen. 

 

Der oben beschriebene Vergleich wurde auch bei den Kunstknochen, in denen die beiden 

Prothesen implantiert wurden, durchgeführt, was in den Tabellen 10 und 11 dargestellt 

ist.  

Tabelle 10: Rekonstruktionswerte bei drei Messhöhen mit Entlastungs- und Belastungsphase für 

den Kunstknochen mitsamt Aida®-Prothese. 
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Tabelle 11: Rekonstruktionswerte bei drei Messhöhen mit Entlastungs- und Belastungsphase für 

den Kunstknochen mitsamt TH-Prothese. 

 

Für die Bewegungsanalyse ist die Betrachtung der Mittelpunkte der Ellipsen wichtig, da 

diese die Bewegungsunterschiede beider Objekte (Knochen und Prothese) bei 

Belastungs- und Entlastungsphase darstellen. Hierfür wurde für jede Messhöhe ein 

Vergleich der US-Bilder bei jedem Messpunkt durchgeführt. Diese Betrachtung wird 

exemplarisch in Abbildung 70 dargestellt. Die Unterschiede zwischen beiden Phasen sind 

bei einem festen Sitz der Prothese nicht sichtbar. Die Betrachtung der US-Bilder mit 

gleichen US-Einstellungen und mit dem Sensor in gleicher Position zeigt keinen 

wesentlichen, für das menschliche Auge erkennbaren, Unterschied. 

 

Abbildung 70: Darstellung einer Messreihe bei Belastungs- und Entlastungsphase bei festem Sitz der 

Aida®-Prothese in einem Kunstknochen. 

Die Verteilung der Mittelpunkte, beziehungsweise der Bewegung des Knochens und der 

dazugehörigen Prothese, konnten nichtdestotrotz mit dem Algorithmus dargestellt 

werden. Diese sind mit der Darstellung der Differenz der Ortsvektoren der rekonstruierten 

Ellipsen verknüpft und in Abbildung 71 für jede Messhöhe abgebildet.  



Ergebnisse ........................................................................................................................................ 73 

 

 

Abbildung 71: Verteilung der Relativbewegung zwischen der Aida®- bzw. TH-Prothese und dem 

entsprechenden Kunstknochen bei einem festen Zustand. 

Die Mittelwerte der Bewegungen und die entsprechenden Standardabweichungen sind 

für jedes Prothese-Knochenpaar in Tabelle 12 zusammengestellt. 

Tabelle 12: Bewegungsanalyse der Aida® und TH-Prothese bei festem Sitz 

 

In den Abbildungen und Tabellen wird der Unterschied zwischen beiden Arten von 

Prothesen und deren Bewegung im festen Zustand deutlich. Die Standardabweichungen 

sind mit den Standardabweichungen der statischen Messungen vergleichbar. Es zeigt sich 

ein Unterschied zwischen den Bewegungsunterschieden zwischen proximal und den 

beiden anderen Messhöhen (mittig und distal), wobei im proximalen Messbereich mehr 

Bewegung stattfindet als in den beiden anderen Messbereichen. Mittig und distal sind die 

Bewegungen bei beiden Prothesen nicht signifikant voneinander trennbar.  

5.2.2 Knochenmodelle mit implantierten herkömmlichen Prothesen (locker) 

Der lockere Zustand wurde, wie der feste Zustand auf Richtigkeit, Wiederholbarkeit und 

Genauigkeit überprüft. Abbildung 72 zeigt daher den Vergleich der Rekonstruktion 

beider Prothesen im statischen und im lockeren dynamischen Zustand. 
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Abbildung 72: Mittelwerte der Radiensummen von Aida® und TrendHip® Prothesen in Abhängigkeit 

der Messhöhe und der Messart (statisch (blau), dynamisch (rot)) bei lockerem Sitz. 

Der Verlauf der Kurven in Abhängigkeit der Messhöhe zeigt, dass sich bei dieser 

Messung die dynamischen Verläufe erneut an die statischen Verläufe annähern. Wie groß 

die Unterschiede zwischen dynamischer und statischer Messung sind, wird in den 

nächsten Tabellen (Tabelle 13 und Tabelle 14) demonstriert.  

Tabelle 13: Rekonstruktionswerte bei drei Messhöhen mit Entlastungs- und Belastungsphasen für 

die Aida®-Prothese in einem lockeren Zustand. 

 

Tabelle 14: Rekonstruktionswerte bei drei Messhöhen mit Entlastungs- und Belastungsphasen für 

die TH-Prothese in einem lockeren Zustand. 

 

Wie bei der statischen Messung oben kann man beobachten, dass die Abweichungen 

vergleichbar mit den berechneten Abweichungen bei der statischen Messung sind. Die 

Wiederholbarkeit der Messungen ist in diesen Werten mitinbegriffen, da die dynamische 

Messung dreimal mit verschiedenen Objekten wiederholt wurde und die Rekonstruktion 

der Prothese durch die Ellipsen bei den gleichen Messhöhen vergleichbar blieb. Diese 
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Beobachtung kann man auch bei den Kunstknochen machen. Die Tabellen (Tabelle 15 

und Tabelle 16) zeigen die Rekonstruktion der künstlichen Knochen abhängig von der 

Prothese und der Messhöhe. Die Belastungs- und Entlastungsphasen sind entsprechend 

dem festen Implantationszustand in der Tabelle farblich gekennzeichnet. 

Tabelle 15: Rekonstruktionswerte bei drei Messhöhen mit Entlastungs- und Belastungsphase für den 

Kunstknochen mitsamt Aida®-Prothese in einem lockeren Zustand. 

 

Tabelle 16: Rekonstruktionswerte bei drei Messhöhen mit Entlastungs- und Belastungsphase für 

den Kunstknochen mitsamt TH-Prothese in einem lockeren Zustand. 

 

Bei der Knochenrekonstruktion der Aida®-Prothese (Tabelle 15) wurden im distalen 

Bereich kleinere Radien als im mittigen Bereich gemessen. Bei der TrendHip® sind diese 

Unterschiede nicht sichtbar. Die Unterschiede zwischen distalem und mittigem 

Messpunkt kommen eher beim dynamischen Zustand vor. Beim festen Zustand sind der 

Verlauf und die Größe der Bewegung umso kleiner, je weiter distal der Messpunkt liegt.  

Das Ausmaß der Bewegung im dynamischen Zustand ist für das menschliche Auge 

sichtbar. In Abbildung 73 wird diese Bewegung mit Hilfe von Farben und zwei Linien 

dargestellt. Diese Unterschiede sind mit dem US-Gerät besser erkennbar und daher über 

den Messalgorithmus bestimmbar.  
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Abbildung 73: Darstellung der Bewegungsunterschiede bei Entlastung- (grün) und 

Belastungsphasen (rot) im proximalen Messbereich. 

Die Unterschiede zwischen der Entlastungs- und Belastungsphase zeigen sich auch an 

den Relativbewegungen zwischen Knochen und Prothese. Die Bewegungen sind 

abhängig von der Messhöhe in Abbildung 74 abgebildet.  

 

Abbildung 74: Relativbewegungen zwischen Knochen und Implantat bei drei unterschiedlichen 

Messhöhen. 

Der Bewegungsverlauf beider Prothesen ist im dynamischen Zustand und im Bereich der 

proximalen Messhöhe erhöht. Die Messgenauigkeit der Beschreibung des Mittelpunktes 

des Objekts hat im dynamischen Zustand gegenüber dem statischen Zustand somit 

abgenommen. Nichtdestotrotz kann man in Tabelle 17 beim Mittelwertvergleich unter 

Berücksichtigung der Standardabweichungen aller Messpunkte eine Tendenz feststellen. 

Die größeren Bewegungen finden im proximalen Bereich statt und im Vergleich zum 

festen Zustand ist Bewegung auch in den beiden anderen Bereichen nachweisbar.   
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Tabelle 17: Bewegungsanalyse der Aida® und TH-Prothese für einen lockeren Zustand. 

   

Die Genauigkeit des Messsystems wird durch die Standardabweichungen repräsentiert 

und zeigt einen Unterschied zwischen dem statischen und dem dynamischen sowie 

innerhalb des dynamischen Versuches zwischen dem lockeren und dem festen Zustand. 

Hierauf wird im Folgenden weiter eingegangen.  

5.2.3 Vergleich der beiden Implantations-Zustände in Kunstknochen 

Schon anhand der US-Bilder ist zu erkennen, dass die Bewegung der Prothese im 

lockeren Zustand größer ist als die im festen Zustand. Dies lässt sich bereits aus der 

Abbildungsqualität der US-Bilder in Abbildung 75 ableiten.  

 

Abbildung 75: Unterschiede zwischen festem (links) und lockerem (rechts) Zustand der Aida®-

Prothese sind erkennbar an der Abbildungsqualität. 

Um die Bewegungen innerhalb der beiden Zustände besser charakterisieren zu können, 

wurden die Bewegungsdaten dieser Zustände miteinander verglichen. Hierfür wurde 
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zunächst die in Abbildung 76 aufgeführte vollständige Darstellung der Summe der 

Ellipsenradien in Abhängigkeit des Zustands durchgeführt. 

 

Abbildung 76: Rekonstruktion der Aida® und TH-Implantate in Abhängigkeit der Messhöhe bei 

dynamischer Messung in lockerem und festem Zustand und Vergleich zu statischer Messung. 

Diese Abbildung dient dem direkten Vergleich zwischen der Rekonstruktion der Objekte 

bei verschiedenen Bewegungszuständen. Die Rekonstruktionsunterschiede sind größer je 

größer die Bewegung ist, wie in Abbildung 77 für den lockeren und den festen Zustand 

zu sehen ist.   

 

Abbildung 77: Relativbewegung zwischen Knochen und Prothesen in Abhängigkeit vom 

Implantationszustand „locker“ bzw. „fest“. 

Abbildung 77 zeigt, dass es bei der Aida® und bei der TrendHip® die proximalen Punkte 

sind, bei denen am meisten Relativbewegung zwischen Prothese und Knochen vorliegt. 

Die Bewegung im lockeren Zustand ist im Mittel größer als die im festen Zustand. Diesen 

Unterschied kann man auch in Tabelle 18 erkennen.  

Tabelle 18: Bewegungsunterschiede an drei Messpositionen für Aida und TrendHip® Prothesen bei 

lockerem und festem Zustand. 

 

Die Tabelle 18 festigt die Annahme, dass die Bewegungsunterschiede zwischen beiden 

Zuständen proximal größer sind. Mittig sind die Bewegungen bei beiden Prothesen 
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kleiner als distal. Zur Kontrolle werden die Werte aus diesen Messungen auf ein 

Newtonmeter normiert und mit den standardisierten Werten (RM-Standard) aus der in 

vitro Primärstabilitätsanalyse der Gießener Arbeitsgruppe [Jahnke et al., 2020], die diese 

beiden Prothesen auch untersucht hat, verglichen. Dieser Vergleich ist in Abbildung 78 

zu sehen.   

 

Abbildung 78: Relativbewegung in Abhängigkeit von der Messhöhe und im Vergleich zu der 

standardisierten Primärstabilitätsanalyse von [Jahnke et al., 2020]. 

Hierbei werden Unterschiede zwischen beiden Methoden dargestellt. Es zeigten sich bei 

dem Ultraschallsystem um den Faktor 100 größere Relativbewegungen im Vergleich zu 

den in vitro gemessenen Interfacebewegungen aus der Primärstabilitätsanalyse von 

Jahnke et. al. [Jahnke et al., 2020]. Eine Möglichkeit, diese beiden Messungen trotzdem 

zu vergleichen, sind die Verankerungsmuster, die bei beiden Systemen angezeigt werden. 

Diese sind in Abbildung 79 präsentiert. Dafür musste eine zweite Achse eingefügt und an 

die entsprechende Messgröße angepasst werden. 

 

Abbildung 79: Relativbewegung in Abhängigkeit von der Messhöhe und im Vergleich zu den 

Interfacebewegungen [RM] der standardisierten Primärstabilitätsanalyse. Die blaue Achse (rechts) 

ist für die Darstellung des Messbereiches der RM von Jahnke et al. eingefügt [Jahnke et al., 2020]. 

Für die Kurzschaftprothese Aida® zeigt sich ein ähnliches Verankerungsmuster bei 

beiden Methoden und unabhängig vom Lockerungszustand.  Die TrendHip®-Prothese 
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zeigt, wie auch bei der Primärstabilitätsanalyse von Jahnke et al. [Jahnke et al., 2020], 

größere Bewegungen im proximalen Bereich und kleinere Bewegungen im mittigen 

Bereich. Distal unterscheidet sich das Bewegungsausmaß der TrendHip® zu dem 

standardisiert gemessenen Verankerungsmuster (siehe Abbildung 79).  

5.2.4 Schweineknochen mit CLS®-Prothese (fest) 

Auch bei den in Gelatine eingebetteten Schweineknochen wurden die beiden Zustände 

fest und locker generiert und miteinander verglichen. Im festen Zustand kann man 

feststellen, dass die Qualität der US-Bilder und damit die Erkennungsmöglichkeiten 

beider Objekte sich auch hier von der statischen Messung unterscheiden (Abbildung 80).  

 

Abbildung 80: US-Bilder der statischen und dynamischen Messung an Schweineknochen im 

proximalen Bereich. 

Die Messreihe der dynamischen Messung in den Schweineknochen wird in Abbildung 81 

dargestellt.  

 

Abbildung 81: Messreihe einer fest implantierten CLS®-Prothese in einen Schweinknochen in 

Abhängigkeit von Messwinkel und US-Frequenz. 

Die Einstellung der Sensoren und die Wiederholung der Messung haben wie bei den 

künstlichen Knochen einen geringeren Einfluss auf die Rekonstruktion des Objektes 
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gezeigt. Das kann man sowohl an den US-Bildern (Abbildung 81) als auch in den 

Messwerten (Tabelle 19 und Tabelle 20) feststellen.  

Tabelle 19: CLS®-Prothesen-Rekonstruktion und die dazugehörigen Abweichungen.  

 

Tabelle 20: Schweineknochen-Rekonstruktion mitsamt implantierter CLS®-Prothese und die 

entsprechenden Abweichungen. 

 

Die Unterschiede zwischen der statischen und dynamischen Messung kann man auch, 

wie bei den Kunstknochen, an der Änderung der Prothesenradien je nach Messhöhe 

sehen, was in Abbildung 82 dargestellt ist.   

 

Abbildung 82: Radiensummen der fest im Schweineknochen implantierten CLS®-Prothese in 

Abhängigkeit von Messhöhe und Messart. 
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Die Relativbewegungen zwischen Knochen und Prothese wurden ebenfalls innerhalb der 

Bewegungsanalyse des Knochens gemessen und in Tabelle 21 beschrieben.  

Tabelle 21: Relativbewegung zwischen Schweineknochen und CLS®-Prothese bei festem 

Implantationszustand. 

 

Ähnlich wie bei den Ergebnissen der Kunstknochen sind auch die Bewegungen zwischen 

Prothese und Schweineknochen im proximalen Bereich größer als in allen anderen 

Bereichen. Die Bewegungen bei diesem „festen“ Implantationszustand sind im Mittel 

größer als die erzielten Bewegungen bei der Messung im Kunstknochen.  

5.2.5 Schweineknochen mit CLS®-Prothese (locker) 

Die Genauigkeit und somit auch die Machbarkeit des Systems wurden zuletzt noch im 

lockeren Implantationszustand der Prothese in einem Schweineknochen erprobt. So wie 

bei den anderen Prothesen und Messproben wurde zuerst kontrolliert, ob die 

Radiensummen und Flächeninhalte der Prothesenrekonstruktion unabhängig von der 

Belastung und dem Implantationszustand darstellbar sind. Diese Betrachtung ist in den 

Tabelle 22 und Tabelle 23 aufgezeigt.   

Tabelle 22: Deskriptiver Vergleich der Prothesen-Rekonstruktion in Abhängigkeit von Messhöhe 

und Belastungsphase. 
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Tabelle 23: Deskriptiver Vergleich der Schweineknochen-Rekonstruktion in Abhängigkeit von 

Messhöhe und Belastungsphase. 

 

Unabhängig vom Implantationszustand und von der Belastungsphase haben die 

Rekonstruktionswerte (Radiensummen und Flächeninhalte) kleinere 

Standardabweichungen im Vergleich zum Mittelwert. Die größeren 

Standardabweichungen sind bei der Prothesenrekonstruktion im proximalen Bereich und 

bei den Knochen im distalen Bereich entstanden. Der mittige Bereich zeigte bei beiden 

Messobjekten und über die ganze Messung niedrige Abweichungen auf. Diese Tatsache 

wird in Abbildung 83 deutlich, wobei die Rekonstruktion der dynamischen Messreihe mit 

der statischen Messreihe verglichen wird. 

 

Abbildung 83: CLS®-Radiensummen in Abhängigkeit von der Messreihe (dynamisch, statisch). 

Nichtdestotrotz ist die Rekonstruktion des Messobjekts in allen Messhöhen möglich, 

weswegen man die Bewegungsunterschiede zwischen Knochen und Prothese betrachten 

kann. Diese Relativbewegungen sind in Tabelle 24 zusammengestellt.  
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Tabelle 24: Relativbewegung zwischen Knochen und CLS®-Prothese in einem lockeren 

Implantationszustand und in Abhängigkeit von der Messposition. 

 

Bei der lockeren Implantation der Prothese sind die Bewegungsunterschiede proximal 

und distal am größten. Der distale Messbereich zeigt eine breitere Streuung der 

Messwerte im Vergleich zu allen anderen Messungen und eine größere Varianz. Generell 

ist hier die Bewegung beim lockeren Implantations-Zustand deutlich erhöht, wobei sich 

die Relativbewegungen in einem Intervall von 1,3 mm bis 3,8 mm abspielten. 

5.2.6 Vergleich der zwei Implantations-Zustände für Schweineknochen 

Zuletzt wurde verglichen, ob bei den Schweineknochen die unterschiedlichen 

Implantationszustände im US erkennbar sind und ob die Genauigkeit des Systems für die 

Nachstellung der Bewegung genügt. Hierfür wurden zunächst die Unterschiede bei den 

Rekonstruktionen der CLS®-Prothese in Abhängigkeit der Implantationszustände 

miteinander verglichen (Abbildung 84). Die statische Messung dient in dieser Abbildung 

als Kontrolle. 

 

Abbildung 84: Darstellung der Radiensummen bei dynamischer Messung im festen und lockeren 

Zustand und die statische Messung als Kontrollmessung. 

Bei der parallelen Betrachtung der Bewegungswerte ist zu erkennen, dass bei diesem 

Messobjekt die Unterschiede in der Bewegung bei beiden Zuständen nicht so deutlich 
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sind wie bei den Kunstknochen. Dies kann man bei der Betrachtung der Mittelwerte und 

Standardabweichungen erkennen (Tabelle 25).  

Tabelle 25: Relativbewegungen zwischen Schweineknochen und CLS®-Prothese in Abhängigkeit 

vom Implantationszustand (locker oder fest). 

 

Trotz aller Einschränkungen durch größere Variabilität der Messwerte bei allen 

Prüfkombinationen gibt es erkennbare Unterschiede zwischen beiden Zuständen und eine 

Tendenz hin zu mehr Bewegung im lockeren Implantationszustand und weniger 

Bewegung im festen Implantationszustand (Tabelle 26). 

Tabelle 26: Bewegungsunterschiede zwischen lockerem und festem Implantationszustand. 

 

Dabei sind, anders als bei den Kunstknochen, bei den Versuchen im Schweineknochen 

größere Bewegungsunterschiede im distalen Bereich zu erkennen. Auch bei der CLS®-

Prothese gibt es die Möglichkeit, die Messwerte mit der Gießener Studie [Jahnke et al., 

2020] zu vergleichen. Dieser Vergleich ist in Abbildung 86 dargestellt. 

 

Abbildung 85: Relativbewegung in Abhängigkeit von der Messhöhe und im Vergleich zu der 

standardisierten Primärstabilitätsanalyse von [Jahnke et al., 2020]. 
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Auch hier ist deutlich zu erkennen, dass die Messbereiche beider Messungen sich um 

Größenordnungen unterscheiden. Trotzdem gibt es auch hier die Möglichkeit, nach einer 

entsprechenden Anpassung des Messbereiches durch Einführung einer Sekundärachse, 

die Verankerungsmuster beider Messungen zu vergleichen.  

 

Abbildung 86: Relativbewegung in Abhängigkeit von der Messhöhe und im Vergleich zu den 

Interfacebewegungen [RM] der standardisierten Primärstabilitätsanalyse. Die blaue Achse (rechts) 

ist für die Darstellung des Messbereiches der Mikrorelativbewegungen von Jahnke et al. eingefügt 

[Jahnke et al., 2020]. 

Die CLS®-Prothese weist ein ähnliches Verankerungsmuster wie die TrendHip®-Prothese 

auf, das heißt die Prothese bewegt sich proximal mehr als distal und zeigt somit keine 

Diskrepanz im Vergleich zu den Werten aus der Primärstabilitätsanalyse.  
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6 Diskussion 

Eine nicht-invasive, berührungslose, strahlungsfreie und dynamische Beurteilung des 

Verankerungsverhaltens von Endoprothesen unterschiedlicher Gelenke könnte nicht nur 

eine Alternative für die aktuelle Beurteilung in der aseptischen Lockerungsdiagnostik 

darstellen, sondern durch eine genauere Überwachung der Osseointegration 

(Sekundärstabilitätsanalyse) auch eine Verbesserung der Frühdiagnostik bedeuten. 

Verschiedene Studien zeigen anhand verschiedener Prothesensysteme, wie wichtig diese 

Analyse für die Einschätzung der Prothesenlockerung sein kann [Hall et al., 2021; Khan 

et al., 2021; Arami et al., 2018]. Jedoch gibt es momentan kein in vivo-System, das für 

den täglichen klinischen Einsatz geeignet ist und die für die Stabilitätsanalyse benötigte 

Genauigkeit erreicht [Khan et al., 2021]. Dieses Problem und die minimalen 

Anforderungen für dessen Lösung wurden im Rahmen der Entwicklung und Validierung 

eines neuen theoretischen Rechenalgorithmus im Labor für Biomechanik der JLU Gießen 

eingegrenzt und beschrieben [Fonseca Ulloa, 2017]. Auf die so festgelegten 

Grundanforderungen an eine in vivo-Messmethode zur Durchführung von Primär- und 

Sekundärstabilitätsanalysen, baut die hier vorgestellte Machbarkeitsstudie auf.  

Die erste Zielsetzung dieser Arbeit war es, eine Messanordnung und ein Konzept für ein 

Messsystem zu erarbeiten, welches die Grundanforderungen des Algorithmus erfüllen 

kann [Fonseca Ulloa, 2017]. Dazu gehört, dass das Messverfahren auf einer 

Distanzmessung durch die Reflektion eines Signals vom Messobjekt basiert. Für diesen 

Zweck wurde die US-Technik ausgewählt. Dabei dienen Prothese und Knochen als 

Reflektor des Schalls. Somit nutzt diese Methode ein System, das auf Grund der 

patientenschonenden Zugänglichkeit und Anwendbarkeit bereits über eine hohe klinische 

Akzeptanz verfügt und infolgedessen bereits weit verbreitet ist. Viele Studien haben 

bereits bestätigt, dass ein US-System bei einem standardisierten Aufbau unter 

Laborbedingungen die Schallantwort innerhalb des Knochens detektieren kann und damit 

möglicherweise auch die Prothese [Marotti et al., 2019; Guillin et al., 2018; Masum et al., 

2017; Guillin/Bianchi, 2012]. Es gibt verschiedene Studien, die sich mit US-Systemen in 

der Prothetik in vitro auseinandergesetzt haben und gute Erfolge erzielen konnten. In 

einigen dieser Studien wurde die Darstellung verschiedener Materialien als in vitro-

Imitation des Prothesen-Knochen-Verbundes erprobt [Chen et al., 2017; Masum et al., 

2014]. Andere Studien befassten sich  mit einer Kombination von Vibrationsanalysen und 

US-Systemen zur Messung der Primärstabilität [Hériveaux et al., 2019; Oc et al., 2018; 
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Chana-Rodríguez et al., 2017; Nagatani et al., 2017; Jia et al., 2016b; Schumann et al., 

2012]. Trotzdem wurde bei keinem dieser Arbeitsansätze die dynamische Stabilität des 

Systems untersucht. Das Ziel dieser Arbeit war es, diese Bewegungen in einem in vitro-

Modell mittels herkömmlichem US-Gerät zu erfassen, um perspektivisch eine aseptische 

Endoprothesenlockerung möglichst früh in vivo erkennen zu können. Hierfür wurde das 

Konzept über verschiedene Untersuchungsstufen auf seine Machbarkeit geprüft. Das 

Endergebnis ist eine Möglichkeit der nicht-invasiven Beurteilung des 

Verankerungsverhaltens von Endoprothesen, die aus klinischer Sicht die Frühdiagnose 

einer Prothesenlockerung erleichtern kann.   

Der erste Schritt bestand in der Beantwortung der Frage, wie präzise die Kombination 

aus dem neuen Messprinzip - US-Sensoren - und einem neuen modifizierten Algorithmus, 

verschiedene Materialien in einem Wasserbad detektieren kann. Dafür wurden der hier 

neu entwickelte „2020-Algorithmus“ und der bereits validierte „2017-Algorithmus“ 

miteinander verglichen, um so die Genauigkeit des neuen Messalgorithmus zu 

bestimmen. Zusätzlich wurden diese Ergebnisse einem dritten Messsystem 

(Primärstabilitätsanalyse nach Jahnke et al. [Jahnke et al.,2018]) gegenübergestellt, um 

die Messgenauigkeit der Methode in etablierte Messsysteme einzuordnen. Der 2020-

Algorithmus hat mit einem Genauigkeitsbereich von 0,2 % bis 1,6 % bzw. mit einer 

Rekonstruktionspräzision der Radien von 0,02 mm bis 0,3 mm eine höhere Genauigkeit 

als das Vorgängersystem (1,4 % bis 12,6 %) gezeigt. Eine solche oder gar höhere 

Genauigkeit erreichen die wenigsten der momentan verwendeten in vivo-Systeme [Khan 

et al., 2021].  

Anzumerken ist, dass im Vergleich zu anderen in vitro-Messsystemen die hier 

bestimmten Relativbewegungen von 300 µm weit von der Präzision bereits beschriebener 

Systeme entfernt liegen, wie beispielsweise Jahnke et al. mit 0,1 µm [Jahnke et al., 2018] 

oder Westphal et al. mit 50 µm [Westphal et al., 2006]. Zur Einschätzung einer guten 

Osseointegration ist es erforderlich, Relativbewegungen zwischen 28 und 150 µm [Pilliar 

et al., 1986] zu erfassen. Auch hierfür ist die in dieser Arbeit verwendete Messmethode 

zu unpräzise. Limitierend und entscheidend für die Genauigkeit des Algorithmus ist die 

vom Hersteller angegebene Genauigkeit des US-Geräts, welche 0,4 mm beträgt. 

Trotzdem zeigen die Ergebnisse, dass es möglich ist, mittels der US-Bilder den 

Unterschied zwischen zwei Materialien (Zylinderknochen und Metallstange) in Wasser 

sichtbar zu machen und deren Dimensionen richtig zu berechnen. Das konnte anhand der 
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Genauigkeit bei der Rekonstruktion von zwei Objekten festgestellt werden. Der 2020-

Algorithmus konnte die Zylinderknochenquerschnitte (Ø = 17,92 mm) als Kreisform an 

verschiedenen Messhöhen mit einem mittleren Radius von 17,9 mm und einer 

Standardabweichung von ± 0,2 mm rekonstruieren. Die Rekonstruktion der Metallstange 

(Ø = 5, 96 mm) mit einem mittleren Radius von 5,8 mm und einer Standardabweichung 

von ± 0,3 mm in verschiedenen Messhöhen war ebenfalls und auch durch verschiedene 

Schallmedien (Wasser oder Waser und Zylinderknochen) möglich. Diese gute 

Reproduzierbarkeit bei der Rekonstruktion des Knochens durch mathematische 

Algorithmen wurde in Arbeiten von Tarasevicius et al. auch in vitro und in vivo an 

unterschiedlichen Materialien gezeigt [Tarasevicius et al., 2007].  

Von der US-basierten Erfassung eines implantierten Materials, das von einem anderen 

Material umhüllt ist, wurde bis jetzt in der Literatur wenig berichtet [Hériveaux et al., 

2019]. Für die Versuche in der vorliegenden Arbeit wurden die Ultraschallmessungen der 

Implantate und auch des Implantat-Knochen-Verbunds aufbauend auf Studien von Dodd 

et al. und Schöne et al. [Schöne, 2020; Dodd et al., 2007a] im Wasser durchgeführt. Da 

die Erkennung von beiden Materialien im Verbund möglich war, wurde das ganze System 

mit verschiedenen Prothesen in Kunstknochen statisch validiert und geprüft. Die 

Prothesen und die anatomischen Kunstknochen besitzen keinen perfekt kreisförmigen 

Querschnitt. Deswegen wurden statt Kreisen Ellipsen als Annährungsgeometrie für die 

Rekonstruktion benutzt. Die Radien (RA und RB) der Ellipsen wurden summiert, um die 

Abweichungen des Algorithmus auf eine bekannte Größe, unabhängig von der 

Objektausrichtung, zu definieren. Der Vergleich zwischen den Radiensummen der 

Implantate vor und nach der Implantation zeigte, dass die Darstellung der Implantate als 

Ellipse möglich war, unabhängig von Messhöhe und Implantationszustand. 

Bei der Prothese Aida® waren die Abweichungen mit einer mittleren Standardabweichung 

der Radiensummen von ± 1,5 mm über alle Messhöhen größer als bei den anderen 

Implantaten. Die rekonstruierten Flächeninhalte der jeweiligen Querschnitte zeigten im 

Vergleich zu den aus den 3D-Scans berechneten Flächeninhalten ebenfalls eine höhere 

Abweichung bei allen Prothesen. Interessant ist jedoch, dass die Reduktion der Fläche 

über die Messhöhe anhand der 3D-Scan-Schnittbilder mit dem gleichen Verhältnis 

abnahm, wie dies auch bei der US-Rekonstruktion zu beobachten war. Dieses Phänomen 

könnte sich erklären durch den Unterschied zwischen den tatsächlichen Querschnitten der 

Prothesen und der Annäherung mit Hilfe einer Ellipse, welche an jeder Messhöhe etwas 



Diskussion ........................................................................................................................................ 90 

 

überdimensioniert war. Das heißt wenn diese Verhältnisfehler mit einer besseren 

Geometrie oder einer mathematischen Korrektur beseitigt werden, könnten man das 

Objekt durchaus sehr präzise rekonstruieren.  

Die Genauigkeit des hier beschriebenen Systems ist nicht vergleichbar mit der 

Genauigkeit von Systemen wie der RSA-Methode [Yuan et al., 2016], die mit einer 

Auflösung von 50 µm genauer arbeitet. Trotzdem gelang es, durch die Annährung der 

Prothese an eine einfache Geometrie eine ausreichend genaue Rekonstruktion des 

Verbundes zu erreichen. Diese Tatsache war auch bei den statischen Versuchen mit den 

Schweineknochen zu beobachten. Hierzu wurde die CLS®-Prothese in Schweineknochen 

implantiert und die Ergebnisse mit den Daten der statischen Versuche mit der CLS® in 

Kunstknochen verglichen. Die Standardabweichungen der rekonstruierten 

Prothesenradien von maximal ± 1,4 mm und minimal ± 0,5 mm zeigen eine gute 

Wiederholbarkeit der Methode. Dieses Ergebnis war unabhängig von der Lokalisation 

der Prothese und dem Knochenmaterial.  

Auch wenn sich hier zeigt, dass die Genauigkeit der RSA-Methode nicht erreicht werden 

kann, bewegen sich die Abweichungen in dem vom Hersteller des Ultraschallsystems 

angegebenen Bereich von 0,4 mm und sind somit durchaus mit denen einer statischen 

Röntgenanalyse (1 mm) vergleichbar [Yuan et al., 2016; Krismer et al., 1997]. Die Werte 

eignen sich darüber hinaus nur für eine einfache Rekonstruktion des Objektes, weil die 

Prothese nicht exakt elliptisch ist. Das heißt, die Ungenauigkeiten können eventuell auf 

die nicht exakt passende Form zurückzuführen sein.  

Ob diese Genauigkeit ausreichend ist, um die Bewegungsunterschiede zwischen einem 

lockeren und einem festen Zustand der Prothese zu detektieren, wurde mit der 

dynamischen Messung geprüft. Dynamische in vivo Darstellungen der 

Prothesenbewegung im Vergleich zu der Konchenbewegung gibt es nur wenige 

[Horsager et al., 2017]. Ohne Röntgendiagnostik gibt es bis dato kein Messystem, das in 

vivo arbeitet. Für die Anwendung der US-Diagnostik zur Lösung dieses Problems gibt es 

schon viele Ansätze zur Knochensegmentierung [Hohlmann et al., 2020; Huang, 2020; 

Ozdemir et al., 2020; Pandey et al., 2020] oder zur Knochendichtebestimmung [Xu et al., 

2016; Bréban et al., 2010]. Eine Segmentierung der Knochen wurde bereits in 

verschiedenen Studien mit unterschiedlichen Genauigkeiten durchgeführt. Deren 

Streubreite lag zwischen 0,2 bis 5 mm [Zaman et al., 2020; Jia et al., 2016b; Koch, 2015; 

Wein et al., 2015]. 
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In dieser Arbeit wurden dynamisch bei Belastungen von 10-200 N zunächst beide Objekte 

(Prothese und Knochen) rekonstruiert. Die Rekonstruktion wurde für den festen und den 

lockeren Zustand durchgeführt. Die Summen der gemessenen Ellipsenradien bei den 

Kunstknochen variierten mit ± 0,2 bis ± 2,0 mm je nach Messhöhe. Die Prothese wurde 

mit vergleichbaren Genauigkeiten für beide Verankerungszustände - fest bzw. locker - 

rekonstruiert. Die Standardabweichung der Summe der Radien bei der 

Kurzschaftprothese Aida® betrug zwischen ± 0,8 mm bis ± 1,3 mm und bei der 

TrendHip® ± 0,9 mm bis ± 1,3 mm. Diese Werte decken sich mit den Genauigkeiten der 

statischen Messungen, obwohl das Medium von Wasser zu Gelatine geändert wurde. 

Daraus lässt sich schließen, dass aufgrund der Ähnlichkeit der Viskosität der Gelatine 

und der eines menschlichen Beines, diese Messmethode auch in vivo vergleichbare 

Wiederholbarkeiten und Genauigkeiten erreichen könnte.  

Die Relativbewegungen zwischen Prothesen und Kunstknochen im festen Zustand 

beliefen sich auf 0,5 mm bis 1,8 mm. Die Bewegungen lagen also im Bereich der 

Unsicherheiten bei der Rekonstruktion der Objekte und sind daher schwer von diesen zu 

unterscheiden. Trotzdem war bei beiden Prothesen eine Tendenz zu erkennen: Der 

Verbund besaß eine höhere Relativbewegung im proximalen als im distalen Bereich. 

Diese Beobachtung wurde auch von anderen Arbeitsgruppen, welche die 

Relativbewegungen beurteilten, gemacht. Dies könnte darauf zurückzuführen sein, dass 

die Prothese im festen Zustand die Bewegung von proximal nach distal auf den Knochen 

überträgt. Das heißt, im proximalen Bereich bewegt sich die Prothese in Relation zum 

Knochen mehr. Im distalen Bereich ist die Bewegung zwischen beiden relativ klein, da 

die Prothese die Kraft vollständig auf den Knochen überträgt [Jahnke et al., 2020; Jahnke 

et al., 2018; Görtz et al., 2002]. Obwohl die Tendenzen und damit die 

Verankerungscharakteristik mit der Literatur zur Primärstabilitätsanalyse 

übereinstimmen, lag die hier gefundene Relativbewegung im Bereich von Millimetern 

und nicht Mikrometern wie in anderen Studien [Jahnke et al., 2020].  

Für die Messungen mit einer Prothese im lockeren Zustand streuen die Werte der 

Rekonstruktion stärker als im festen Zustand. Quantitativ betrachtet, streut die Summe 

der Radien bei den Kunstknochen proximal zwischen 30,6 mm und 37,7 mm (Sollwert: 

31,24 mm), mittig zwischen 25,7 und 30,2 mm (Sollwert: 28,54 mm) und distal zwischen 

22,7 mm und 37,6 mm (Sollwert: 26,46 mm). Im Mittel besitzen die Ellipsen eine 

Radiensumme von 37,9 mm (Sollwert: 28,75 mm). Der Grund dafür sind die 
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Ungenauigkeiten des Systems und die Verzögerung bei der Aufnahme der US-Bilder. Je 

größer und schneller die Bewegung ist, desto unschärfer ist das US-Bild und umso 

ungenauer ist die Rekonstruktion der Objekte. Dies muss für zukünftige in vivo 

Untersuchungen berücksichtigt werden, zumal bei in vivo Messungen im lebenden 

Gewebe ein stärkerer Tonus und deutlich mehr Bewegungen zu erwarten sind, als bei den 

Gelatineversuchen unter Laborbedingungen [Stagni et al., 2005]. Auf Grund der Art und 

Weise, wie der Algorithmus die Bewegung der Körper auf die Bewegung der 

Ellipsenmittelpunkte reduziert, war es möglich, ein größeres Bewegungsausmaß im 

lockeren als im festen Zustand festzustellen. Gleichwohl waren die Bewegungen im 

Vergleich zu in vitro-Untersuchungen sowohl im festen als auch im lockeren Zustand 

größer. Die Prothese hat sich in Relation zu dem Kunstknochen im lockeren Zustand 

proximal und distal mehr bewegt als mittig. Diese Tendenz unterscheidet sich vom festen 

Zustand, bei dem analog ebenfalls der proximale Bereich die maximale Bewegung 

aufwies, im distalen Bereich jedoch fast keine Bewegung zwischen beiden Objekten 

entstand. Die Aida®-Prothese hat sich im lockeren Zustand in allen Bereichen mehr 

bewegt als im festen Zustand. Zudem wurde bei diesen Bewegungsunterschieden im 

proximalen und distalen Bereich eine größere Veränderung gemessen. Dies unterscheidet 

sich von der TH-Prothese, welche wegen des langen Schafts ein anderes 

Verankerungsverhalten zeigte. Im lockeren Zustand bewegt sich die TH-Prothese 

deutlich mehr im proximalen Bereich als im festen Zustand. Im mittleren Bereich 

hingegen bleibt die gemessene Bewegung für beide Zustände nahezu identisch, da sich 

die Prothese hier am stärksten im Knochen verankert. Unterschiede im distalen Bereich 

sind entsprechend nicht zu erwarten und waren auch innerhalb der Messung nicht 

festzustellen. Die hier bestimmten Bewegungsunterschiede sind auch in verschiedenen 

Publikationen dokumentiert [Jahnke et al., 2020; Görtz et al., 2002]. Diese und andere 

Arbeiten zeigen, dass Standardschaftprothesen wegen des langen Körpers eher weiter 

distal und Kurzschäfte eher proximaler verankern. Wenn der proximale Bereich locker 

ist, kippen die Kurzschäfte um die im mittigen Bereich entstehende Drehachse und es 

entsteht eine größere Bewegung im distalen und im proximalen Bereich [Jahnke et al., 

2018]. 

Die dynamischen Messungen in den Schweineknochen weisen, auch wegen der 

Beteiligung von Bindegewebe, eine größere Ungenauigkeit auf als die statischen 

Messungen im Schweineknochen und als die dynamischen Messungen im Kunstknochen. 
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Im festen Zustand betrugen die Standardabweichungen der Radiussumme der 

Ellipsenrekonstruktion zwischen ± 1,5 und ± 2,2 mm für die Prothese und ± 2,0 und 

± 2,9 mm für den Knochen. Trotz dieser größeren Streuung bei der Bewegung decken 

sich die Rekonstruktionswerte im Mittel mit den statischen Werten. Anhand der 

Bewegungswerte zeigte sich, dass sich die CLS®-Prothese als Standardschaft ähnlich wie 

die TH-Prothese unter Verwendung des künstlichen Knochens verhält. Die Gießener 

Arbeitsgruppe [Jahnke et al., 2020] und die dynamischen Messungen in dieser Arbeit 

haben höhere Relativbewegungen im proximalen Bereich und kleinere Bewegung im 

distalen Bereich des Schweineknochens für die CLS®-Prothese abgebildet. Die 

Feststellung, dass je größer die Bewegung, umso größer die Streuung der Werte, bestätigt 

sich erneut in den Messungen der Prothese im Schweineknochen im lockeren Zustand. 

Hierbei wurden die größten Standardabweichungen bei der Rekonstruktion in einem 

Bereich von 0,8 mm bis 5,6 mm ermittelt. Auffallend war, dass die Relativbewegungen 

vergleichbar mit denen der Kurzschäfte sind. Der Grund dafür könnte die Art des Defekts 

sein, welcher in den Schweineknochen als Riss zur Lockerung des Prothesensitzes 

künstlich verursacht worden war. Der Riss verbreiterte sich im proximalen Bereich des 

Knochens, wodurch der Prothese kein proximaler/metaphysärer Halt gegeben wurde. In 

der Literatur und der Klinik werden solche Arten von Frakturen mit Cerclagen behandelt. 

Es ergibt sich somit eine Änderung im Verankerungsmuster der Prothese [Jahnke et al., 

2016]. Trotzdem kann, bezogen auf den Unterschied zwischen dem festen Zustand und 

dem lockeren Zustand, festgestellt werden, dass nun die Bewegungsunterschiede im 

distalen Bereich am größten sind. Dies bestätigt erneut die Aussage, dass eine 

Verankerung im lockeren Zustand über den distalen Bereich erfolgt, wohingegen im 

festen Zustand eine metaphysäre Verankerung vorliegt [Jahnke et al., 2016].  

Die Limitationen der hier neu entwickelten Methode werden zunächst einmal durch das 

verwendete US-Geräte bestimmt. Moderne etablierte US-Systeme besitzen laut 

Literaturangaben Ortsauflösung von 1,5 mm bis 100 µm [Dalecki/Hocking, 2015]. Für 

die Forschung werden sogar Genauigkeiten bis zu 15 µm beschrieben [Mahmoud et al., 

2010]. Für zukünftige Arbeiten könnte die Verwendung eines besseren Geräts höhere 

Genauigkeiten ermöglichen. Auch für die Testung eines möglichen klinischen Einsatzes 

sollte ein US-Gerät mit einer genaueren Sensorik zum Einsatz kommen, welches Objekte 

in Bereichen von um die 50 µm darstellen kann. Nur so wird eine klinische Validierung 

möglich. Auch das Austauschformat der Daten sollte bei solchen klinischen Studien 
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verbessert werden, da die langsame Kommunikation und der begrenzte Speicherplatz auf 

dem veralteten Disketten-System des hier benutzten Gerätes die 

Übertragungsgeschwindigkeit beeinträchtigt und die Verarbeitung der Bilder sehr 

zeitintensiv macht. Dazu kommt, dass die Speicherung von Bildersequenzen zur 

verbesserten Darstellung der dynamischen Komponente bei einem Speicherplatz des 

verwendeten Gerätes von maximal 5 MB nahezu unmöglich ist.  

Andere Einschränkungen betreffen das in vitro-Modell, insbesondere die in vitro-

Knochenmodelle. Diese beziehen sich vor allem auf die Intervariabilität und die 

Schallstörungen, beispielsweise durch Seromhöhle, Fettgewebe, etc. oder durch die 

Bewegung des Patienten*Innen, die bei diesen Untersuchungen nicht exakt zu 

reproduzieren waren. Der Versuch, mit tierischen Knochen und Gelatine zu arbeiten, um 

die Bewegung der Prothese nachzustellen, hat sich für die Testung des Systems als 

geeignet erwiesen. Allerdings ist dieser Versuchsaufbau trotz allem noch weit entfernt 

von einer klinischen Validierung. In der Zukunft gilt es solch eine Art von Studie im 

klinischen Alltag zu erproben und mit einem entsprechenden „Goldstandard“ wie der 

Röntgenkontrolle zu validieren.  

Auch den Algorithmus betreffend sind weitere Verbesserungen möglich. Der 

Algorithmus rechnet wegen der begrenzten Erkennungsmöglichkeiten der Prothese mit 

einer simplen Geometrie (Ellipse). Dies könnte ein limitierender Faktor sein, je nachdem 

wie stark die tatsächliche Form der Prothese von dieser Annährungsgeometrie abweicht. 

Hierfür sollten Lösungen für eine andere Darstellung der Prothesenform oder eine bessere 

automatische computergestützte Rekonstruktion des Prothesen-Knochen-Verbunds 

gefunden werden. In der Literatur werden unterschiedliche Methoden zur Rekonstruktion 

ähnlicher Körper über anderen Formen und Segmentierungsansätze beschrieben. 

[Hohlmann et al., 2020; Pandey et al., 2020]. Die hohe Wiederholbarkeit der 

Objektrekonstruktion zeigt dennoch, dass die Ellipsen eine sehr gute und vereinfachte 

Methode darstellen, um die Geometrie von häufig implantierten Hüftprothesen 

abzubilden.  

Die räumliche Darstellung der Prothese ist noch sehr begrenzt und deswegen eine 

zusätzliche Limitation. Die Prothese konnte nicht über alle Schallwinkel detektiert 

werden. Außerdem ist bei einer in vivo Untersuchung eine 360 ° Positionierung und 

Beschallung mit dem Ultraschallgerät anatomisch nicht möglich. Trotz der hier 

realisierten Darstellung von beiden Objekten sollten andere Möglichkeiten gesucht 
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werden, die diese Problematik vereinfachen. Eine Möglichkeit könnten verschiedenen 

Abstandsensoren (Induktiv, Wirbelstrom, usw.) sein, die berührungslos arbeiten und 

deren technische Eigenschaften sich stets verbessern [Kellnberger et al., 2016; Beck-

Broichsitter et al., 2015]. Auch innerhalb der US-Technik bieten sich weiterführende 

Möglichkeiten, die Objekte eindeutiger zu erkennen [Blum et al., 2016].  

Ziel der Arbeit war es, mit Hilfe des bereits an Simulationsdaten validierten Algorithmus 

die Machbarkeit der Erfassung von Prothesenbewegungen mittels US innerhalb des 

Knochens zu prüfen. Das Hauptaugenmerk lag dabei nicht auf der Erfassung des 

Bewegungsausmaßes, vielmehr sollte die Fähigkeit des Systems, die zwei Körper 

darzustellen und verschiedene Verankerungszustände zu unterscheiden, beurteilt werden. 

Obwohl dieses System noch nicht über die Genauigkeiten verfügt, über welche in der 

Literatur berichtet wurde, war das im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Messsystem 

ausreichend, um zwei Zustände (locker und fest) der Primärstabilitätsanalyse zu 

beschreiben. Somit konnten die Bewegungen einer implantierten Prothese mit einem 

bereits seit 1990 in der Klinik etablierten System dargestellt und zugleich die 

Unterschiede der Form und des Zustands der Prothese im Knochen festgestellt werden.  

Da diese Arbeit gezeigt hat, dass die Bewegung des Knochens sehr gut darstellbar ist, 

wäre es interessant zu testen, ob anhand der Bewegung des Knochens die 

Stabilitätsänderungen der Prothese darstellbar wäre, ohne auf die Erkennung und 

Darstellung der Prothese angewiesen zu sein. Dafür könnte man die Patienten*Innen bei 

Extrembelastungen (Einbeinstand oder vom Stuhl aufstehen) unter Zuhilfenahme des 

Systems beobachten. Hierbei könnten die Bewegungen einer gelockerten Prothese, sogar 

bei Bewegungen des Prothesen-Knochen-Verbundes von weniger als 1 mm, mit diesem 

System sehr gut erkennbar sein. Das wäre eine einfache, schnelle und unkomplizierte 

diagnostische Lösung für die Orthopäden und Orthopädinnen, da sie im klinischen Alltag 

einfach umsetzbar wäre.  

Auf der molekularen Ebene gibt es Studien, die die Stabilitätsprozesse nicht wie bei dieser 

Arbeit mechanisch, sondern chemisch/biologisch untersucht haben. Diese zeigen 

vielversprechende zelluläre Marker, die die Stabilität und Osseointegration-Prozesse 

beschreiben könnten. Alle diese Studien befinden sich in einer explorativen Phase und es 

ist somit festzustellen, dass die Suche nach einem solchen System, chemischer oder 

mechanischer Natur, noch kein erkennbares Ende in Sicht hat [Szypuła et al., 2016; 

Kempthorne et al., 2015; Yoon et al., 2015]. 
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Der Mangel an biologischen und physiologischen Darstellungen von den Prozessen, die 

nach einer Implantation ablaufen, bleibt das größte und bedeutendste Thema in der 

Forschung von Endoprothesen. Das hier vorliegende Projekt konnte einen kleinen Teil 

zur Entwicklung einer Methode für die nicht-invasive Bestimmung von 

Relativbewegungen von Endoprothesen beitragen. Die Machbarkeit einer 

Bewegungsanalyse mit einem US-System wurde mit dieser Arbeit bestätigt. Die 

Präzision ist, nach Entwicklung und Validierung der Messtechnik, noch zu verbessen, um 

in der näheren Zukunft eine standardisierte in vivo Primär- und Sekundärstabilitätsanalyse 

zu etablieren. Diese Methode könnte einige Probleme in der Endoprothetik durch 

genauere in vivo-Analysen der Prozesse lösen und vielleicht die Anzahl von 

Revisionsoperationen minimieren.  

Mit dem entwickelten Algorithmus und dem herausgearbeiteten Messsystem könnte, mit 

einer Verbesserung der Sensorik, eine weitere Reihe von Studien durchgeführt werden. 

Diese Studien sollten nach einer nachgewiesenen Verbesserung der sensorischen 

Genauigkeit im klinischen Bereich ablaufen und mit aktuell verwendeten 

Kontrollmethoden wie  Röntgenanalysen oder CT-Untersuchungen an den 

Prothesenoberflächen verglichen werden [Stagni et al., 2005; Krismer et al., 1997]. Wenn 

dieses System in der Lage ist, kleinere systematische Abweichungen im 

Implantationszustand zu detektieren, könnte es eine sehr gute Alternative für die 

Lockerungsdiagnostik darstellen. Hierfür gibt es in Hinblick auf weitere Versuchsreihen 

Überlegungen hinsichtlich der Verbesserung des Erkennungsalgorithmus, so dass dieser 

in der Lage ist, über die räumliche Ultraschalldarstellung des Knochens die 

Lockerungszustände präzise zu identifizieren.  Bei der Suche nach einem neuen Standard, 

der die Patientenbelastung verringert, gut ambulant durchgeführt werden kann und die 

Krankenhausaufenthaltstage auf Grund einer möglichen Minimierung der Revisionsfälle 

verkürzt, sollte die Benutzung von etablierten Techniken, die genau diese Aspekte 

widerspiegeln, z.B. Ultraschalltechnik, ein Muss sein, um eine gute Patientenversorgung 

zu gewährleisten. Deswegen könnten Methoden wie die hier entwickelte, die mit einer 

Kombination von automatisierten Techniken zur schnelleren Bildauswertung und -

klassifizierung arbeiten, die Zukunft der Medizin werden.  
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7 Zusammenfassung 

Die Voraussetzung für eine dauerhafte Fixierung zementfreier Endoprothesen ist eine 

ausreichende Primärstabilität und die darauffolgende Osseointegration des Implantats. 

Daraus leitet sich ein Zusammenhang zwischen mangelnder Osseointegration und 

frühzeitiger aseptischer Prothesenlockerung ab. Es gibt in vivo nur wenige Methoden, die 

die dynamische Darstellung von biologischem und physiologischem Prozess nach einer 

Implantation untersuchen und dabei ohne die Verwendung von Röntgenstrahlen 

auskommen. Daher ist das Ziel dieser Arbeit, in Anlehnung an einen validierten 

Messalgorithmus, die Machbarkeit eines Ultraschallsystems für diesen Zweck zu prüfen. 

Mit Hilfe eines Ultraschallsystems (Sonoline® Adara) wurden statische und dynamische 

Untersuchungen an einem Zylinderknochen mit einer innenliegenden metallischen 

Stange und an verschiedenen Prothesen (AIDA®, TrendHip®, Ecofit® und CLS®) bei 

Kunst- und Schweineknochen durchgeführt. Danach wurden die Rekonstruktionen (als 

Kreis oder Ellipse) und die Bewegungen zwischen Knochen und Prothese verglichen.  

Bei der statischen Messung der Zylinderknochen mitsamt Metallstange wurden 

Genauigkeiten bei der Kreisrekonstruktion von 0.02 bis 0,3 mm erreicht. Die 

Rekonstruktionsgenauigkeiten mittels Ellipsen sind bei den statischen und dynamischen 

Messungen von implantierten Prothesen im Kunstknochen im Bereich von 0,3 bis 2,0 mm 

zu finden. Die Relativbewegungen, bezogen auf eine in den Kunstknochen fest 

implantierte Prothese, waren im proximalen Bereich größer als mittig und distal. Bei einer 

Lockerung der Prothese sind die Bewegungen bei den Standardschäften (prox.: 3,3 mm; 

mittig und distal: 1,2 mm) und bei Kurzschäften (prox.: 3,8 mm, medial: 1,3 mm und 

distal: 1,9 mm) auch im proximalen Bereich höher. Bei den Schweineknochen sind die 

Bewegungen im festen Zustand proximal, im lockeren Zustand distal größer. 

Die Machbarkeit der Verwendung eines Ultraschalsystems zur Primärstabilitätsanalyse 

wurde mit dieser Arbeit erfolgreich bestätigt. Dies zeigte sich daran, dass die gemessenen 

Relativbewegungen in Abhängigkeit von Prothesenart (Kurz- vs. Standardschaft) und 

Verankerungszustand (locker vs. fest) sich mit den Ergebnissen aus der Literatur decken. 

Somit könnte dieses System das Erste sein, welches die Unterscheidung von Knochen 

und Prothesenoberfläche dynamisch und in vivo ohne Röntgenstrahlung ermöglicht. Ein 

solches diagnostisches Tool könnte die Lockerungsproblematik der Endoprothetik, durch 

genauere Analysen der biologischen Prozesse, lösen und dazu die Notwendigkeit von 

Revisionsprothesen verhindern oder minimieren. 
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8 Abstract 

Introduction: The prerequisite for a durable fixation of cementless endoprostheses is 

adequate primary stability and subsequent osseointegration of the implant. Vice versa, 

this also suggests a correlation between lack of osseointegration and early aseptic 

prosthesis loosening. Unfortunately, there are only a few methods in vivo that investigate 

the dynamics of biological and physiological processes after the implantation, and no 

method exists without the use of X-rays. These processes could be the key for early 

detection of prosthesis loosening and a powerful diagnostic tool for detection of 

endoprosthesis complications. Therefore, building on a validated algorithm, this work 

aims to evaluate the feasibility of an ultrasound system for this purpose. 

Methods: With the help of a common clinical ultrasound system (Sonoline® Adara), 

different static and dynamic studies were performed for calibration and validation using 

both a cylindrical artificial bone and a metallic rod axially inserted into the bone. The 

experimental setup was evaluated with different prostheses (Aida®, TrendHip®, EcoFit®, 

and CLS®) implanted in artificial and porcine bones. Finally, the digital reconstruction of 

the objects and their relative movements have been compared.  

Results: Accuracies in the object reconstruction of 0.02 to 0.3 mm could be achieved for 

the static measurement of the cylinder bones with an inserted metal rod. These accuracies 

can be also found in a range of 0.3 to 2.0 mm for the static and dynamic measurements 

of the implanted prostheses. The relative movements are greater proximally than in the 

middle and distally when the prosthesis was “press fit” implanted in the artificial bone. 

In case of a loosening, the movements are proximal: 3.3 mm, medial:1.2 mm, distal: 

1.2 mm for a standard stem, and proximal: 3.8 mm, medial: 1.3 mm; distal:1.9 mm for 

short stems. In porcine bones, the motion is proximally large in the fixed condition and 

distally large in the loose condition. 

Discussion: The feasibility of this new method utilizing standard ultrasound 

instrumentation was successfully confirmed with this work. The anchoring patterns of the 

investigated prostheses were remarkably similar to the patterns presented in other studies. 

The precision, after development and validation of the measuring technique, remains to 

be improved. Then, a standardized in vivo analysis of primary and secondary stability of 

implants without the need for X-raying can be soon available which could help to 

diagnose aseptic loosening of the prosthesis in an early stage and, perhaps, prevents the 

revisions as far as it is possible. 
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Abkürzungsverzeichnis 

Abkürzung Bedeutung 

3D dreidimensional 

A Aida®-Prothese 

BONE Knochen 

CLS® Eigenname (CLS®-Sportorno®) 

CT Computertomographie 

EBRA Ein-Bild-Röntgen-Analyse 

ECO EcoFit®-Prothese 

EPRD Endoprothesenregister Deutschland 

FEM Finite Elemente Modelle 

K Knochen 

KK Kunstknochen 

MATLAB Software-Eigenname 

MH Messhöhe 

MP Messpunkt 

MW Mittelwert 

MW Messwiederholung 

P Prothese 

PASA 

PROX 

photoakustische Spektralanalyse 

proximal  

R Radius 

RSA Radiostereometrie Analyse 

SD Standardabweichung 

SK Schweineknochen 

TH Eigenname (TrendHip®) 

US Ultraschall 

X Raumachse des kartesischen Koordinatensystems 

Y Raumachse des kartesischen Koordinatensystems 

Z Raumachse des kartesischen Koordinatensystems 
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Symbolverzeichnis 

Symbol  Einheit Bedeutung 

µm 
 

Mikrometer 

abcdef 
 

polynomialen Koeffizienten 

Bn 
 

Knochenmesspunkt 

c mm/s Schallgeschwindigkeit 

dn mm Abstand 

GHz 
 

Gigahertz 

KHz 
 

Kilohertz 

KN 
 

Kilonewton 

mdeg 
 

Milligrad 

MHz 
 

Megahertz 

Mk mm Mittelpunkt Knochen 

Mp mm Mittelpunkt Prothese 

Nm 
 

Newtonmeter 

On mm Reflexionspunkt 

Pn 
 

Prothesenmesspunkt 

R mm Radius 

Ra mm Halbachse a (X-Richtung) 

Rb mm Halbachse b (Y-Richtung) 

S1-2 mm Kreissehne 

Sn mm Sensorposition 

tn s Zeit 

Tz Nm Torsionsmoment in z 

V mm Verschiebungsvektor 

X0 mm Mittelpunktposition in X 

Y0 mm Mittelpunktposition in Y 

α1,2 ° Winkel zwischen die Sensoren 

αz mdeg Normierte Drehwinkel 

β1,2 ° Winkel zwischen die Sensoren 
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