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IZVLEČEK 
 
Predstavljen je biomehanski mehanizem obrabe kolčne endoproteze in metoda za 
določanje njene prostorninske obrabe. Opisana je metoda HIPSTRESS, ki temelji na 
matematičnih modelih za določanje rezultantne kolčne sklepne sile in kontaktnega 
kolčnega tlaka. Podan je pregled dosedanje validacije metode. Rezultati kliničnih študij 
kažejo, da je povečan kontaktni tlak povezan z nastankom in razvojem degenerativnih 
bolezni v kolk, kot tudi s prezgodnjim omajanjem endoproteze kolka. Metoda HIPSTRESS 
je uporabna za določanje tlaka v kolku in v kolčni endoprotezi in predstavlja pripomoček 
pri načrtovanju optimalne pooperativne konfiguracije okolčja, kar lahko upočasni 
degenerativne procese in podaljša življenjsko dobo endoproteze kolka.  
 
 
1.Totalna kolčna endoproteza  
 
Vstavitev totalne kolčne endoproteze (slika 1) je indicirana pri različnih boleznih, kot so na 
primer artroza kolka, aseptična nekroza kolčne glavice in neoplazma, pa tudi pri 
poškodbah, med katerimi so najpogostejši zlomi vratu stegnenice. Pri artrozi kolka pride 
do degeneracije hrustanca med kolčno glavico in ponvico, kar povzroča bolečine in 
omejuje gibljivost sklepa. Vstavitev totalne kolčne proteze tako predstavlja uspešno 
rešitev, ki lahko znatno izboljša kvaliteto življenja bolnika. Življenjska doba proteze pa je 
končna, pri čemer je eden glavnih vzrokov omajanje ene izmed komponent proteze (1-4). 
Omajanje proteze zahteva revizijsko operacijo, ki pa je dokončna rešitev.  
 
Aseptično omajanje totalne kolčne endoproteze je povezano z delci, ki se krušijo od 
komponent proteze zaradi trenja, ki nastaja pri gibanju na mejnih ploskvah proteze (5-7). 
Ti delci se nabirajo zlasti v tkivih, ki so v stiku s protezo, ter povzročajo mikroinfekt in 
atrofijo kosti (8-10). Zaradi atrofije kosti se oslabi kontakt med kostjo in protezo, kar 
privede do omajanja. Lastnosti delcev so odvisne od materialov, iz katerega je izdelana 
proteza. Umetne ponvice so ponavadi izdelane iz polietilena, debla pa iz kovinske litine, 
medtem ko so glavice kovinske ali pa keramične. Materiali, ki se težko krušijo, kot na 
primer litina iz kobalta, kroma in molibdena, nerjaveče jeklo in keramika so primerni za 
umetne sklepe. Titanove litine so primerne za deblo proteze, ker se površina takega debla 
dobro zasidra v kost (11-13). Kakršnokoli neujemanje med stičnima površinama namreč 
povzroči krušenje kovinskih delcev. Delci se krušijo tudi ob trenju keramične ali kovinske 
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glavice z mehkejšo polietilensko čašico. Ti so najštevilčnejši (14-17). Med hojo se pri 
vsakem koraku ustvari nekaj sto tisoč polietilenskih delcev (18).   
 
Ker je mehanski vzrok pri nastanku delcev sila trenja, lahko ugotovimo, da je vzrok 
omajanja proteze v osnovi mehanski. Obremenitev kolka lahko opišemo z rezultantno 
kolčno sklepno silo, medtem ko lahko odgovor proteze, kosti, ligamentov, hrustanca in 
mišic na obremenitev opišemo z napetostmi in deformacijami. Ti biomehanski parametri 
so določeni z aktivnostjo osebe, kot tudi z geometrijo in fizikalnimi lastnostmi okolčja in 
proteze, pa tudi od tega, kakšna je lega proteze v telesu. Razumevanje biomehanskega 
stanja vgrajene proteze je zelo pomembno, saj omogoča boljše razumevanje vzrokov 
omajanja proteze, pa tudi izdelavo protokolov za določanje optimalne konfiguracije 
proteze v telesu. Z optimalnim načrtovanjem operacije bi lahko dosegli čim manjše 
krušenje delcev in s tem čim daljšo življenjsko dobo endoproteze.  
 
 

 

 
 

Slika 1. Shema totalne kolčne endoproteze. 
 
 
2. oločanje obrabe totalne kolčne endoproteze  
 
Več let delujoči abrazijski mehanizmi, privedejo do spremembe geometrije proteze, ki jo 
lahko zaznamo na rentgenogramih (19) tako, da določimo stanjšanje umetne ponvice 
zaradi obrabe. Temu parametru pravimo linearna obraba in ponavadi znaša  0,09–0,25 
mm/leto (20-23). Linearna obraba odraža volumsko obrabo, ki je dejansko relevantna za 
omajanje, a je iz dvodimenzionalnih rentgenogramov ne moremo direktno izmeriti. Da bi 



Veronika Kralj-Iglič, Kontaktni tlak kot dejavnik tveganja… 
 
 

 
Posvetovanje: Biomehanika v zdravstvu, 1. december 2008 

 

 

25 

ocenili volumsko obrabo iz linearne obrabe, potrebujemo matematični model, ki povezuje 
obe količini.  
 
V modelu kolčno ponvico opišemo kot polkrogelno lupino, kolčno glavico pa kot kroglo. 
Pri vgraditvi sta krogelna glavica in polkrogelna ponvica v tesnem stiku, njuni središči 
sovpadata.  Predpostavimo, da se zaradi trenja med glavico in ponvico krušijo delci iz 
mehkejše ponvice, medtem ko glavica ostane nedeformirana. Obraba povzroči spremembo 
oblike ponvice, tako da začne odstopati od oblike polkrogelne lupine (slika 2). Središče 
glavice se pomakne za razdaljo d v smeri nejvečjega prodiranja, ki jo označimo s kotom β.  

 

 
 

Slika 2. Shematski prikaz preseka glavice in ponvice kolčne proteze. Ob vgraditvi središči 
kroglaste glavice in polkrogelne ponvice sovpadata (1). Zaradi obrabe se središče glavice 
pomakne glede na začetno lego za razdaljo d (2) v smeri največjega prodiranja, ki ga 
označimo s kotom β (2). Pikčasto območje predstavlja prostornino ponvice, ki se je 
pretvorila v delce. 
 
Prostornina ponvice, ki se je pretvorila v delce je (24) 
 
 V = ∫ (R' - R) dS   , (1) 
 
kjer sta parametra R in R' razvidna s slike 2. Razlika (R' - R) je razdalja med središčem 
kolčne glavice in izbrano točko na kontaktni površini (T) v začetni in v končni legi (slika 
2), dS pa je infinitezimalni element površine. Integriramo po vsej stični površini glavice in 
ponvice. Dobljeno prostornino V predstavlja pikčasto območje na sliki 1.  Iz geometrije 
sledi, da je  
 
 R

2 =  R' 2  + d2 - 2R'd cos α  , (2) 

kjer je pomen kota α razviden s slike 2. Upoštevamo, da je razdalja prodiranja d majhna v 
primerjavi z dimenzijamo ponvice, tako da lahko zanemarimo člen d2  v primerjavi z 
ostalima členoma. Če enačbo (2) preuredimo in korenimo na obeh straneh, dobimo 
 
 R =  R' [1 - 2 (d/R') cos α]1/2  . (3) 
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Še naprej upoštevamo, da je razmerje d/R' majhno in uporabimo razvoj korenske funkcije v 
vrsto, tako da izraz (3) preide v R =  R' ( 1 - d cos α /R') (24) in je  
 
 
 

R' - R = d cos α (4) 

Zavrtimo koordinatni sistem tako, da točka največjega prodiranja leži v xz ravnini 
zavrtenega sistema, v smeri osi z (slika 2). V zavrtenem sistemu je kontaktna površina 
simetrična glede na xz ravnino. Ena od mej kontaktne površine leži za prostorski kot π/2 od 
točke največjega prodiranja. Meja na drugi strani je določena z geometrijo polietilenske 
ponvice (slika 2). Kot (π/2 - β) podaja smer največjega prodiranja glavice glede na os 
rotacijske simetrije polkrogelne ponvice. Če vpeljemo koordinati ϕ in ϑ tako da velja         
x = R cosϑ sinϕ, y = R sinϑ in z = Rcosϑcosϕ, lahko izrazimo infinitezimalni element 
stične površine kot dS = R2cosϑdϑdϕ. Če uporabimo izraza (1) in (4), upoštevamo, da je 
cos α = cosϑcosϕ, in integriramo po ϑ od -π/2 do π/2 ter po ϕ od -π/2 do β, dobimo izraz 
za prostorninsko obrabo (24): 
 
 V =  πR2

d (1 + sinβ)/2    . (5) 
 
Iz enačbe (5) sledi, da je prostorninska obraba odvisna od polmera glavice proteze, 
linearne obrabe in smeri prodiranja glavice v ponvico. Zaradi simetrije glavice in ponvice 
izraz (5) velja za katerokoli smer prodiranja.  
 

 

 
 
 
Slika 3. Korelacija med prostorninsko obrabo, določeno z matematičnim modelom 
(enačba (5)) in anteroposteriornim rentgenogramom proteze in prostorninsko obrabo, 
izmerjeno z natakanjem tekočine v kolčne ponvice (točke). Črta za primerjavo predstavlja 
popolno korelacijo (prirejeno po (24)). 
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Slika 3 prikazuje korelacijo med prostorninsko obrabo kolčnih protez, določeno z 
matematičnim modelom iz anteroposteriornih rentgenogramov protez, in prostorninsko 
obrabo istih protez, ki so bile ob reviziji odstranjene, obraba pa določena z merjenjem 
prostornine tekočine, ki je zapolnila umetno ponvico (24-26). V študijo je bilo vključenih 
34 bolnikov (11 moških, 23 žensk) s povprečno starostjo 64 let (min. 41 let, max. 84 let) 
povprečno težo 74 kg (min. 54 kg, max. 100 kg), pri katerih je bila izvedena revizija 
proteze zaradi omajanja (24). Umetne ponvice so bile izdelane iz vsiokomolekularnega 
polietilena in so imele ob izdelavi notranji premer 32 mm. Povprečni čas med vgraditvijo 
in revizijo proteze je bil 130 mesecev (min. 48 mesecev, max. 205 mesecev).  Da bi 
določili linearno obrabo, smo primerjali dva rentgenograma istega kolka, pri čemer je bil 
prvi posnet takoj po vstavitvi proteze, drugi pa pred revizijsko operacijo (24). Povprečna 
prostorninska obraba, določena z uporabo matematičnega modela je bila 1034 mm3 (min. 
493 mm3, max. 1316 mm3) (24), medtem ko je bila povprečna obraba, dobljena z 
merjenjem tekočine 1133 mm3 (min. 578 mm3, max. 1476 mm3) (24). Regresijski 
koeficient, ki določa korelacijo med prostorninskima obrabama, dobljenima na oba načina,, 
je 1.09 (24) (vrednost 1 predstavlja popolno korelacijo), kar kaže na veliko zanesljivost 
določanja prostorninske obrabe z matematičnim modelom. Na sliki 3 vidimo, da vse točke 
ležijo pod črto, ki označuje popolno korelacijo, kar kaže na sistemsko napako. 
Prostorninska obraba, določena z matematičnim modelom, je podcenjena. K temu prispeva 
podcenjena linearna obraba, določena iz anteroposteriornega rentgenograma. Ker so 
anteroposteriorni rentgenogrami dvodimenzionalna reprezentacija tridimenzionalnih 
struktur, v primeru, ko glavica prodira v ponvico v smeri izven frontalne ravnine, 
rentgenogram prikaže zgolj projekcijo linearne obrabe, ki je vedno manjša od prave 
obrabe. Prostorninska obraba, izmerjena s tekočino, je lahko večja tudi zaradi globokih 
abrazijskih poškodb na notranji strani polietilenskih ponvic (27,28), ki niso vidne na 
rentgenogramih. 
 
3. Kolčni sklepni tlak - mehanizem obrabe kolčne proteze 
 
Ker delci nastajajo ob trenju, sila trenja pa je sorazmerna sili, ki deluje v smeri normale na 
stično površino, sklepamo, da je relevantni biomehanski parameter radialni tlak  p, ki 
deluje v kolčnem sklepu.  
 
Sklepna površina je abstraktna površina s povprečnim polmerom glavice in ponvice. 
Glavico in ponvico v modelu opišemo kot kroglo in polkrogelno lupino, ki sta 
koncentrični, ko je kolk neobremenjen. V kolku je med glavico in ponvico plast relativno 
mehkega hrustanca, za katerega predpostavimo, da ima enako debelino po vsej stični 
površini neobremenjenega kolka.  Ko je kolk obremenjen, se hrustanec deformira, središči 
glavice in ponvice pa se razmakneta. Točka na sklepni površini, ki ustreza razdalji 
največjega približanja imaginarnih krogelnih površin glavic in ponvice,  pravimo pol tlaka. 
Ob predpostavki, da je kontaktni tlak sorazmeren deformaciji hrustanca, je (29), 
 
 
 

p = p0 cos γ  , (6) 

kjer je p0 tlak v polu, γ pa je kot med krajevnim vektorjem od središča kolčne glavice do 
izbrane točke na sklepni površini ter krajevnim vektorjem od središča kolčne glavice do 
pola tlaka. Če uporabimo krogelni koordinatni sistem z izhodiščem v središču kolčne 
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glavice, je krajevni vektor do izbrane točke r=(r cosϑ sinϕ, r sinϑ sinϕ, r cosϑ), kjer je r 
polmer sklepne površine, ϑ je azimutni kot, ϕ pa polarni kot. V takem sistemu je (29),  
 
 
 

γ = (sinΘcosΦsinϑcosϕ, sinΘsinΦsinϑ sinϕ, cosΘcosϑ)  . (7) 

 
kjer sta  Θ and Φ krogelni koordinati pola tlaka.  
 
Kontaktni tlak je povezan z rezultantno kolčno sklepno silo R,  ki ima prijemališče v 
središču kolčne glavice, 
 
 
 

 R = ∫ p dS  ,      (8) 

kjer je dS element površine (29). Rezultantna kolčna sklepna sila je podana z vektorjem R 
= (R sinϑR cosϕR, R sinϑR sinϕR, R cosϑR), kjer je R velikost rezultantne kolčne sklepne 
sile, ϑR je nagib sile glede na navpično os, ϕR pa je podaja kot rotacije komponente sile v 
vodoravni ravnini. 
 
Če primerjamo enačbi (4) in (6) vidimo, da obe odvisnosti od kota, tako linearne obrabe 
kot kontaktnega tlaka, izvirata iz relativnega premika glavice in ponvice. Iz geometrijskih 
razlogov je premik kosinusna funkcija prostorskega kota, ki določa izbrano točko na 
sklepni površini. Iz zgornjega sklepamo, da je prostorninska obraba umetne kolčne ponvice 
sorazmerna kosinusni funkciji (enačba.(6)). To je ugodno, saj lahko tlak določimo z 
matematičnim modelom, katerega vhodni podatki so geometrijski parametric okolčja, ki jih 
lahko dobimo iz standardnih anteroposteriornih rentgenogramov.  
 
  
4. Določanje kolčne sklepne sile    
 

4.1. Matematični model rezultantne kolčne sklepne sile pri stoji na eni nogi 

Prostorninka obraba je rezultat vseh aktivnosti bolnika, sile in tlaki, ki delujejo v kolku pa 
se v različnih aktivnostih in različnih legah telesa razlikujejo. Predpostavimo, da 
najpogostejše aktivnosti največ prispevajo k obrabi. Ker stoja na eni nogi opisuje tudi 
počasno hojo, jo obravnavamo kot reprezentativno lego telesa.   
 
V modelu (30,31) telo v mislih razdelimo na dva segmenta. Prvi segment je obremenjena 
noga, drugi pa ostalo telo. Pri stoji na eni nogi prvi segment prenaša silo WB - WL, kjer je 
WB teža telesa, WL pa teža obremenjene noge. Razen s težo je kolk obremenjen tudi s 
silami mišic, ki so aktivne pri stoji na eni nogi. Predpostavimo, da sile mišic delujejo v 
ravni liniji, ki povezuje narastišče mišice na medenici (določeno s krajevnim vektorjem  ri) 
in narastišče na stegnenici (določeno s krajevnim vektorjem ri’). Ker se nekatere mišice 
naraščajo na medenico na večji površini, jih v mislih razdelimo na več delov, glede na lego  
(30,31). Tako je v model vklučeno devet efektivnih mišic, ki jih glede na lego razdelimo v 
tri skupine (anteriorno, srednjo in posteriorno): gluteus medius-anteriorni, gluteus 
minimus-anteriorni, tensor fasciae latae, rectus femoris, gluteus medius-srednji, gluteus 
minimus-srednji, gluteus medius-posteriorni, gluteus minimus- posteriorni and piriformis 
(30,31). 
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Predpostavimo, da sta pri stoji na eni nogi vsota vseh sil in vsota vseh navorov, ki delujejo 
na kolk, enaki nič. Izhodišče koordinatnega sistema postavimo v središče kolčne glavice. 
Enačba za ravnovesje sil za zgornji del telesa (segment, ki ga predstavlja telo brez 
obremenjene noge) je (31) 
 
 
 

Σi Fi – R + (WB – WL) = 0   , (10) 

 
kjer je Fi sila i-te mišice, medtem ko je enačba za ravnovesje navorov (31) 
 
 
 

Σi (r i x Fi ) + a x (WB – WL) = 0   , (11) 

 
kjer je ri ročica sile i-te mišice, a pa je ročica sile (WB – WL). Referenčne koordinate 
mišičnih narastišč ri and ri’ so vzete iz meritev Dostala and Andrewsa (32). Ročice tež 
lahko podamo z medkolčno razdaljo (33), za težo noge pa vzamemo približek (34) WL = 
0,16 WB. Sila individualne mišice je (30,31): 
 
 
 

Fi = σiAiei  , (12) 

kjer je σi povprečna napetost v i-ti mišici, Ai je relativni presek i-te mišice (35), ei pa enotni 
vektor v smeri sile i-te mišice. Opisan matematični model stoje na eni nogi obsega šest 
skalarnih enačb, ki jih dobimo za tri komponente enačb (10) in (11) in 12 neznank. (tri 
komponente sile R in 9 neznanih napetosti v mišicah). Število neznank v modelu presega 
število modelnih enačb in je problem nedoločen. Da ga rešimo, moramo reducirati število 
neznank (metoda redukcije) (9) ali pa upoštevati optimizacijske kriterije (metoda 
optimizacije) (36,37).  
 
V okviru redukcijske metode predpostavimo, da so napetosti v mišicah znotraj skupine 
(anteriorna, srednja, posteriorna) enake. Ker imamo devet efektivnih mišic, razdeljenih v 
tri skupine, na ta način znižamo število spremenljivk modela na šest (tri komponente 
rezultantne kolčne sile in tri različne napetosti, ki ustrezajo trem skupinam mišic).  
 
Izkaže se, da rezultantna kolčna sklepna sila leži skoraj v frontalni ravnini skozi kolčno 
glavico. Njena sagitalna komponenta je namreč manjša kot 1% komponente v frontalni 
ravnini.    
     
Rezultantna kolčna sila R odraža geometrijo okolčja posamezne osebe. Da bi upoštevali 
individualno geometrijo, skaliramo referenčne vrednosti mišičnih narastišč in medkolčno 
razdaljo (32) glede na naslednje parametre (slika 4): medkolčna razdalja (l), višina 
medenice (H), širina medenice (C), navpična in vodoravna razdalja med središčem kolčne 
glavice in narastiščem efektivne mišice (T) na velikem trohantru t (z in x). Točko T dobimo 
s presečiščem obrisa velikega trohantra in normalo skozi središče daljice, ki povezuje 
najbolj lateralni točko (slika 4, točka 1) in najvišjo točko (slika 4, točka 2) na velikem 
trohantru (30). Zgornje geometrijske parametre lahko določimo iz standardnih 
anteroposteriornih rentgenogramov okolčja . 
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Slika 4. Geometrijski parametri medenice in kolkov (l,H,C,z and x), ki jih uprabljamo pri 
skaliranju mišičnih narastišč. Prikazana sta tudi parametra, ki opisujeta porazdelitev tlaka 
(ϑCE and r).  

 
 
 
5. Določanje porazdelitve kontaktnega tlaka  
 
Porazdelitev tlaka dobimo z rešitvijo vektorske enačbe (8), oziroma sistema treh enačb za 
tri komponente rezultantne kolčne sklepne sile. Neznanke so: dve koordinati pola tlaka (Θ 
in Φ) in vrednost tlaka v polu p0. Integracijo v enačbi (8) izvedemo po vsej obremenjeni 
površini. Lateralna meja obremenjene površine je določena z geometrijo acetabula medtem 
ko je medialna meja določena s pogojem, da na meji tlak postane enak nič (cosγ = 0). Če 
vzamemo, da leži rezultantna kolčna sklepna sila v frontalni ravnini skozi središči obeh 
kolčnih glavic, sta komponenti enačbe (8) v anteroposteriorni smeri enaki nič, kar pomeni, 
da pol tlaka leži v frontalni ravnini (Φ = 0 ali π).  Na ta način preslikamo tridimenzionalni 
problem na dvodimenzionalnega, kjer lahko parameter Θ obravnavamo kot kot in ne kot 
koordinato krogelnega koordinatnega sistema. Če je (Φ = 0), je Θ negativen, medtem koje 
v primeru, ko je (Φ = π), Θ pozitiven. Lego pola Θ določimo z združitvijo enačb preostalih 
komponent enačbe (8). Dobimo 
 
 
 

tan(ϑR + ϑCE) = cos
2(ϑCE – Θ)/(π/2+ϑCE -Θ+sin2(ϑCE – Θ)/2)   .  (13) 

Vrednost tlaka v polu dobimo tako, da vstavimo rešitev enačbe (13) v komponento enačbe 
(8), 
 
 
p0 = 3Rcos

2(ϑCE + Θ)/2r2(π/2+ϑCE -Θ+sin2(ϑCE – Θ)/2)   .  (14) 
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Pol leži na sklepni površini, ni pa nujno, da leži na obremenjeni površini.  Če pol leži na 
obremenjeni površini, je maksimalni tlak pmax (najvišja vrednost tlaka na obremenjeni 
površini) definiran kot tlak v polu. Če pol leži izven obremenjene površine, je maksimalni 
tlak definiran v točki, ki je najbližja polu. Če leži pol lateralno od kota pokritja glavice z 
acetabulom (ϑCE), tlak doseže največjo vrednost na robu acetabula (pri  ϑCE). Tam je  pmax 
= p0 cos(ϑCE – Θ).  
 
Rezultantna kolčna sila je in maksimalni kontaktni kolčni tlak sta sorazmerna telesni teži. 
Če ju delimo s težo, dobimo normirana izraza R/WB in pmax/WB, ki sta odvisna le od 
geometrije okolčja in tako podajata prispevek geometrije okolčja k biomehanskemu statusu 
kolka. Normirana parametra sta uporabna tudi pri retrospektivnih študijah, kjer ni podatkov 
o telesni teži preiskovancev.  
 
6. Računalniški program HIPSTRESS  
 
Izdelali smo računalniški program, ki temelji na zgoraj opisanem modelu za rezultantno 
kolčno sklepno silo pri stoji na eni nogi in modelu za tlak. Podatki, ki vnesemo v program 
so geometrijski parametri okolčja (l,C,H,z,x,r and ϑCE, slika 4) in telesna teža WB, rezultat, 
ki ga dobimo, pa sta velikost in smer rezultantne kolčne sklepne sile, maksimalni kolčni 
sklepni tlak, tlak v polu in lega pola. Na voljo je tudi inačica programa, ki izračuna le tlak, 
če za silo obstojajo podatki iz drugih virov (meritve) (38). Način merjenja geometrijskih 
parametrov je odvisen od tega, v kakšni obliki je na voljo slikovni material. Geometrijske 
parametre lahko iz slikovnega materiala izmerimo direktno z ravnili in šablonami, lahko pa 
uporabimo tudi računalniška orodja kot na primer Imagetool ali Coreldraw. Rezultantno 
silo in maksimalni tlak lahko določimo tudi z nomogrami (39). Metoda HIPSTRESS je 
zaradi svoje enostavnosti in majhne časovne zahtevnosti primerna  tudi za analize velikih 
populacij.  
 
Metoda HIPSTRESS je bila preverjena na študijah, v katerih smo primerjali biomehanski 
status kolka s kliničnim. Ugotovili smo, da je maksimalni kolčni tlak statistično pomembno 
večji pri ženskah kot pri moških, kar predstavlja možen vzrok za večjo incidenco artroze 
pri ženskah (40). Maksimalni tlak je statistično pomembno večji pri displastičnih kolkih 
kot pri normalnih (41). Večje zmenjšanje maksimalnega tlaka pri operacijah kolkov zaradi 
nekroze kolčne glavice je povezano z boljšim kliničnim izidom (42). Nižji tlak, dosežen s 
periacetabularno osteotomijo po Ganzu je povezan z boljšim kliničnim izidom (43). 
Incidenca artroze je večja na tisti strani, kjer je tlak večji (44). Povečan tlak predstavlja 
dejavnik tveganja za nastanek in razvoj artroze kolka (45). Z opisanim modelom so bile 
izdelane študije različnih populacij, kar ni bilo narejeno z nobeno drugo metodo.  
 
Omejitve metode HIPSTRESS so modelne predpostavke, aproksimativna določitev 
mišičnih narastišč in napake pri določanju geometrijskih parametrov. Pomembna je 
kvaliteta slikovnega materiala, pri čemer mora biti na sliki vidna cela medenica in 
proksimalna dela obeh stegnenic. Nepravilna lega preiskovanca pri slikanju lahko privede 
do velikih napak, zlasti pri določanju kota pokritja kolčne glavice z acetabulom. Take 
napake povečujejo šum pri statsitični analizi, kar pomeni, da je pomen biomehanskih 
parametrov za razvoj kolka še večji kot kažejo dosedanje analize (40-43). 
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6. Pomen kolčnega sklepnega tlaka za obrabo endoproteze kolka 
 
Z metodo HIPSTRESS smo pri 30 bolnikih določili maksimalni tlak takoj po vstavitvi 
totalne endoproteze kolka (46). Obrabo proteze smo določili s strereoradiološko metodo, 
pri kateri ob operaciji vstavljene majhne kovinske kroglice označujejo posamezne točke v 
kolčnih kosteh in na protezi (slika 5, puščica). Sprememba lege kroglic s časom je razvidna 
iz rentgenskih slik, iz česar lahko določimo linearno obrabo d. Ugotovili smo, da obstoja 
statistično pomembna korelacija med maksimalnim tlakom takoj po operaciji in linearno 
obrabo 1 leto po operaciji (r  =  0,58, p = 0,002) (slika 6, (46)), kar pomeni, da povečan 
kontaktni kolčni tlak predstavlja dejavnik tveganja za obrabo kolčne endoproteze.   
 
Predstavljeni rezultati kažejo, da je metoda HIPSTRESS primerna tudi za določanje tlaka v 
totalni kolčni endoprotezi. Najpomembneje, napovedna moč tlaka za obrabo proteze 
predstavlja možnost načrtovanja vstavitve proteze za vsako osebo posebej, tako, da je 
predvidena obraba najmanjša. Tlak je namreč odvisen od tega, kakšna je konfiguracija 
umetne glavice in ponvice, glede na obstoječo geometrijo okolčja, ki se od osebe do osebe 
spreminja.  
 
 

 

 
 

Slika 5. Določanje geometrijskih parametrov, ki jih potrebujemo za izračun maksimalnega 
kontaktnega tlaka v kolčni endoprotezi. Puščica kaže na kovinske kroglice, ki so vstavljene 
v kosti okolčja ter v dele endoproteze, za spremljanje migracije komponent. Geometrijski 
parametri so izmerjeni s programom Coreldraw. Da dobimo prave vrednosti dolžin, 
upoštevamo, da je polmer glavice umetnega kolka 16 mm. 
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Slika 6. Maksimalni kontaktni kolčni tlak v odvisnosti od linearne obrabe totalne kolčne 
endoproteze eno leto po vstavitvi proteze.  
 
 
SKLEP 
 
Povišan kontaktni tlak v kolkih je dejavnik tveganja za nastanek in razvoj artroze kolka, 
povišan tlak v kolčni endoprotezi pa je dejavnik tveganja za omajanje endoproteze. Metoda 
HIPSTRESS je preprosta, neinvazivna in časovno nezahtevna metoda za določanje 
biomehanskih parametrov okolčja, ki temelji na matematičnih modelih. Omogoča nam 
predoperativno načrtovanje optimalne konfiguracije kolka oziroma vstavitve kolčne 
endoproteze in lahko prispeva k upočasnitvi degeneratvnih procesov in podaljšanju 
življenjske dobe endoproteze. 
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