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1  Einfihrung

1.1 Allgemein

Die Orthopéadie beschéftigt sich mit Erkrankungen des Bewegungsapparates.
Hierbei haben operative Therapiemalinahmen im Alltag orthopéadischer Kliniken

mittlerweile eine grol3e Bedeutung erlangt.

Bei der héaufigsten Pathologie der Gelenke im zunehmenden Alter handelt es
sich um degenerative Veranderungen in Form von Arthrose. Knie- und Huftge-
lenk sind die am haufigsten betroffenen Gelenke und stehen in ihrer Wichtigkeit
fur den Lebensalltag an erster Stelle. Eine erfolgreiche Therapiemdglichkeit bei
einer degenerativen Gelenkerkrankung ist eine chirurgische Intervention in
Form einer implantierten Endoprothese. Durch neue Erkenntnisse und techni-
sche Mdoglichkeiten im Bereich der Biomechanik und Endoprothetik wurden im
Laufe der Zeit neue und bessere Modelle entwickelt, die sich in ihren Eigen-
schaften und Anwendungsgebieten voneinander unterscheiden. Dabei ist das
gemeinsame Ziel der operativen Therapiemal3inahme stets die Wiederherstel-
lung der Gelenkfunktion. Um diese Anforderung zu erflillen, ist ein detailliertes
Wissen uber den physiologischen Bewegungsablauf, den begleitenden mecha-
nischen Belastungen und dem zugrunde liegenden biomechanischen Verhalten
von Bedeutung. Dabei spielt auch die individuelle Erfahrung des behandelnden
Arztes eine grol3e Rolle, die korrekte Indikation fur die operative Versorgung mit
der entsprechenden Endoprothese zu stellen [192]. Nur auf diese Weise kann
sichergestellt werden, dass der Patient die bestmdgliche Versorgung erhalt und

dabei keinen Einschréankungen im Alltag ausgesetzt ist.
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1.2 Bedeutung der Studie

Die Bundesgeschaftsstelle fur Qualitatssicherung gab in ihrer Bundesauswer-
tung von 2008 bekannt, dass an 1017 teilnehmenden Kliniken in Deutschland
146.052 Knie-Total-Endoprothesen implantiert wurden [27]. Die Zahl der Huft-
Endoprothesen belief sich im selben Jahr bei 1158 erfassten Kliniken auf
156.887 Erst-Implantationen [26]. Diese Zahlen veranschaulichen die enorme
Bedeutung der zugrundeliegenden Erkrankung und der damit verbundenen
operativen Versorgung. Aufgrund der stetigen Zunahme des durchschnittlichen
Lebensalters und dem Anteil der &lteren Bevolkerungsgruppen werden die Arz-

te auch in Zukunft vermehrt mit derartigen Problemen konfrontiert sein.

Neben der Bedeutsamkeit fur die Medizin geraten auch Wirtschaft und Wissen-
schaft immer mehr in den Fokus der diskutierten Thematik, da auf3er einer op-
timalen Patientenversorgung auch 6konomische und wissenschaftliche Fakto-
ren in den Vordergrund treten. Im Hinblick auf die finanzielle Situation werden
zusatzlich Anspriiche in Form von Kosteneffizienz und Einsparungen geltend
gemacht. Derzeit Ubliche MalRnahmen sind kirzere Krankenhausverweildauern
mit frihzeitigen Entlassungen und fallbezogenen Abrechnungspauschalen. Dies
wird hauptsachlich durch schonende Operationsverfahren erreicht, die in mini-
mal-invasiver Technik durchgefuhrt werden. Fir eine optimale Patientenversor-
gung ist die postoperative Funktionalitat des kunstlichen Gelenkes von grol3er
Bedeutung. Daher werden hohe Anforderungen an das jeweilige Prothesensys-
tem gestellt, um die Lebensqualitdt der Patienten nachhaltig zu verbessern.
Moderne Konzepte in der Biomechanik und Endoprothetik spielen dabei eine

wichtige Rolle, die im Rahmen der Forschung entwickelt wurden.

Wesentlichen Anteil an der Patientenversorgung mit erstklassigen medizini-
schen Produkten bilden die Erkenntnisse aus den forschenden Bereichen. Viele
Losungsansétze fur orthopadische Erkrankungen und deren Behandlungsoptio-
nen wurden dabei auf der Grundlage biomechanischer Forschungsarbeiten in

den Laborraumen erarbeitet und optimiert.
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1.3 Ziele der Arbeit

Die klinische Testung von Prothesenmodellen ist ein verbreitetes Forschungs-
feld. Hauptuntersuchungspunkte sind dabei postoperative Beweglichkeit, Stabi-
litat, Funktionalitat sowie patientenabhéngige Untersuchungen der arthrotisch
veranderten Kniegelenke. Diese Punkte entsprechen auch der gemeinsamen

Problematik, mit der die Operateure stets konfrontiert sind.

Die verfugbaren Prothesenmodelle lassen sich anhand ihres Designs und ihrer
Funktion verschiedenen Kategorien zuordnen und bieten je nach Konzept un-
terschiedliche Vorteile. Die Wahl des geeigneten Modells wird dabei im Wesent-
lichen vom Ausmald der Gelenkschadigung bestimmt. Zwangslaufig stellt sich
die Frage, ob und in welcher Form, eine Prothese die kinematischen Eigen-

schaften eines intakten Knies wieder herstellen kann.

Die vorliegende Arbeit beschéftigt sich mit kinematischen Messungen eines
neuentwickelten, unicondylaren, bikompartimentellen Oberflachenersatzes der
Firma Smith & Nephew® an humanen Kadaverpraparaten. Das verwendete
~Journey Deuce®" — Prothesensystem weist gegeniber den bisher etablierten
Modellen einige Besonderheiten auf, die an anderer Stelle ndher erlautert wer-
den. Zudem ist dieses Modell erst seit kurzer Zeit in klinischer Verwendung.
Daher liegen bisher noch keine biomechanischen Untersuchungen vor, welche
diese Prothese naher klassifizieren. Die Aufgabe ist es, qualitative Aussagen
Uber die Kinematik unter Verwendung des neuartigen Modells zu treffen. Diese
Anforderung ist am ehesten erfillt, wenn ein Vergleich mit der Kinematik des
unveranderten intakten Kniegelenks angestellt wird. Computergesteuerte Mes-
sungen liefern die erforderlichen kinematischen Daten, durch deren Analyse
vergleichende Aussagen Uber die Kinematik des jeweiligen Zustandes im Knie-

gelenk getroffen werden kénnen.

Mit Hilfe der verfiigbaren Materialien und dem Wissen der Beteiligten soll diese
experimentelle Studie dariiber hinaus zu neuen Denkansétzen und Innovatio-
nen verhelfen. Einerseits besteht die Moglichkeit, auf neue Fragen Antworten
zu finden. Andererseits lassen sich durch verdnderte Versuchseinstellungen

andere Bereiche in der Knie-Kinematik abdecken. Zuséatzlich kbnnen weitere
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Prothesenmodelle nach dhnlichem Schema getestet werden. Auf diese Weise
eignen sich die gewonnenen Daten zu vergleichenden Analysen zwischen den
verschiedenen Modellen. Sie geben Aufschluss Uber eventuelle Vor- und

Nachteile.

Ein angestrebtes Ziel sollte sein, in naher Zukunft Gber Prothesen zu verfligen,
deren biomechanisches Verhalten sich nur wenig vom natirlichen unterschei-
det. Dadurch ist es mdglich, die Lebensqualitat der betroffenen Patienten noch

weiter zu verbessern.
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2 Anatomie / Pathologie / Biomechanik

2.1 Anatomie

2.1.1 Knochen und Gelenkflachen

2.1.1.1 Makroskopischer Aufbau

Zu den artikulierenden Knochen des Gelenks zahlen Femur, Tibia und Patella.
Das distale Ende des Femurs besteht aus dem breiteren Condylus lateralis und
dem schlankeren Condylus medialis. Beide Femurcondylen sind nicht komplett
kreisformig, sondern setzen sich aus verschiedenen Kreisbdgen mit abneh-
mendem Radius zusammen [79; 117; 181]. Ventral von beiden Condylen befin-
det sich die knorpelige Facies patellaris femoris. Diese bildet zusammen mit der
Facies articularis patellae das retropatellare Gleitlager. Der vordere Anteil der
Oberflache des Condylus medialis steigt nach ventral um 11° an (engl. ,upward
slope*) [155]. Der hintere Anteil ist dagegen eben und berthrt das Hinterhorn
des Meniskus. Die Oberflache des Condylus lateralis ist im Zentrum eben, nach
anterior und posterior fallt sie jedoch ab (engl. ,downward slope®). Dadurch
passt sie sich den Bewegungen der Horner des lateralen Meniskus an [117;
155; 181]. In Abbildung 1 ist der anatomische Aufbau der artikulierenden Kno-
chen, Menisken und stabilisierenden Bandern dargestellt. Abbildung 2 zeigt

MR-Schnittbilder der Femurcondylen, um die Formgebung zu verdeutlichen.

Die Patella als Sesambein (Os sesamoideum) ist so in die Quadricepssehne
eingefligt, dass die Apex patellae nach kaudal zeigt. Sie dient der Flihrung der
Quadricepssehne und der Reibungsminderung zwischen Sehne und Knochen.
Zusatzlich steigert sie als eine Art Umlenkrolle das Drehmoment des M. quadri-

ceps femoris.
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Fossa inter-
condylaris
pat};?l;lreii Condylus

A lateralis femoris
femoris

Condylus
medialis

Lig. cruciatum Lig. cruciatum

anterius femoris anterius
Lig. trans- Lig. cruciatum Lig. menisco-
versum genus posterius femorale
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Abbildung 1: Schematische Darstellung eines rechtes Kniegelenks mit den zugehérigen Béndern,
Ansicht in Extension von ventral (A) und dorsal (B) [203]

Abbildung 2: MR — Tomogramm zur Darstellung der femoralen Condylenform und der Menisken (Pfeile),
sagittales (A) und coronares (B) Schnittbild [155]
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2.1.1.2 Mikroskopischer Aufbau

Der hyaline Gelenkknorpel zahlt zur Gruppe der Stitzgewebe und besteht aus
zellularen Bestandteilen und Interzellularsubstanz. Der Knorpel enthalt weder
Blut-, noch Lymphgefal3e und Nervenstrange, sondern wird durch Diffusion der
N&ahrstoffe aus der synovialen Flissigkeit versorgt. Die hoch spezialisierten
Chondrozyten bilden die zellulare Komponente und enthalten zahlreiche Orga-
nellen zur Matrixsynthese [92]. Aus den Bestandteilen der Extrazellularmatrix
(ECM) bilden sie ein Molekulgerist und sorgen fur die Formgebung des hyali-
nen Knorpels. Im Laufe des Alterns nehmen Synthesekapazitat und Stoffwech-
seltatigkeit der Chondrozyten ab. Es finden kaum mehr Zellteilungen statt. Die
Syntheseaktivitat ist noch soweit vorhanden, um die Knorpelsubstanz durch

internes ,Remodeling” aufrecht zu halten [32].

Die Extrazellularmatrix (ECM) besteht aus interzellularen Substanzen wie Ge-
webeflissigkeit und einem Gerlust aus Makromolekulen (,Aggrecane®). In der
Gewebeflussigkeit befindet sich neben kleinen Proteinen und Metaboliten auch
eine hohe Konzentration von Kationen. Den Hauptbestandteil der Flussigkeit
bildet Wasser. Dies verursacht bis zu 80% des Nassgewichts des hyalinen
Knorpels [141; 233]. Zu den Makromolekiilen z&hlen Kollagene, Proteoglycane
und Glycoproteine. Dabei macht das Kollagen Typ Il circa 90-95% aus und bil-
det durch seine Uberkreuzte Faseranordnung ein regelrechtes Maschenwerk.
Die Proteoglycane bestehen aus einem Proteinkern mit mehreren Ketten von
Glycosaminoglykanen, wie zum Beispiel Hyaluronsaure, Chondroitin- und Kera-
tansulfat. Die Seitenketten haben stets eine negativ geladene Gruppe und zie-
hen dadurch verstarkt Kationen an. Gleichzeitig werden Anionen abgestol3en
[195]. Durch die erhthte Gesamtkonzentration anorganischer lonen entsteht
aufgrund der Impermeabilitat fir zahlreiche Proteine ein ,Donnan-Potential®
[233]. Daher steigt der osmotische Druck an und bewirkt eine vermehrte Anzie-
hung und Bindung von Wasser. Somit erhélt der Knorpel seine mechanischen
Eigenschaften in Form von Festigkeit, Formstabilitét, Druckelastizitdt und Be-

lastbarkeit.
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2.1.2 Kapsel-Band-Apparat

2.1.2.1 Wichtige Bandstrukturen

Die beiden Kreuzbander dienen dem Zusammenhalt beider Gelenkkdrper. Sie
verhindern das Abgleiten der Femurcondylen von den flachen Gelenkpfannen
des Tibiaplateaus in die jeweilige Richtung. Zusammen mit den Kollateralban-
dern bilden sie mit anderen statischen Elementen wie Knochen, Kapsel und
Menisken ein Gerilst. Gemeinsam wird das Gelenk mit dynamischen muskula-
ren Strukturen stabilisiert und der Bewegungsumfang festgelegt [80]. Zudem
verfugen die Bander uber eine Mehrzahl von Mechanorezeptoren mit Uberwie-
gend propriozeptiver Funktion [2]. In Abbildung 1 und Abbildung 3 sind die

Kreuz- und Seitenbander schematisch dargestellt.

Das Lig. cruciatum anterius (LCA) hat seinen Ursprung an der lateralen Wange
der Fossa intercondylaris femoris und zieht von dort in sich verdrillt zur Area
intercondylaris anterior. Ein Teil der Fasern inseriert am vorderen Abhang der
Eminentia intercondylaris und strahlt in das Vorderhorn des Meniscus medialis
ein. Zudem ist das LCA in zwei funktionell geblndelte Anteile untergliedert [7].
Auf diese Weise erhélt das Kniegelenk beim Bewegungsablauf zusatzliche Sta-
bilitat und ist bis zu einem gewissen Grad der Belastung vor Extrembewegun-

gen geschutzt [85].

Das Lig. cruciatum posterius (LCP) verlauft von der medialen Wange der Fossa
intercondylaris zur Area intercondylaris posterior und windet sich dabei etwas
um das LCA nach dorsal. In 80% der Falle strahlt ein laterales Buindel, das Lig.
meniscofemorale posterius (,Wristberg“) nach distal zum hinteren Umfang des
Meniscus lateralis aus. Seltener zieht ein Bundel zum vorderen Umfang des
Meniscus lateralis, das als Lig. meniscofemorale anterius (,Humphrey“) be-
zeichnet wird [185]. Ebenso wie das LCA setzt sich das LCP aus zwei grol3en
BlUndeln zusammen [113]. Auch hier tritt die Bedeutung der Anatomie unter Be-

ricksichtigung der jeweiligen Funktion in den Vordergrund.
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2.1.2.2 Menisken

Die Menisken dienen der VergroRerung der Kontaktflache zwischen den stark
gekrimmten Femurcondylen und der flachen Gelenkpfanne des Tibiaplateaus.
Der C-férmige Meniscus medialis ist mit seinem Vorder- und Hinterhorn tber
kurze Bander mit dem Knochen im Bereich der Areae intercondylares anterior
und posterior verankert und somit kaum verschiebbar. Gleichzeitig ist er mit
dem Lig. collaterale mediale (LCM) fest verwachsen und wird dadurch bei ei-
nem Trauma des LCM oft in Mitleidenschaft gezogen. Der Meniscus lateralis
gleicht eher einem Dreiviertelring. Sein Ursprung und Ansatz liegen nahe bei-
einander im Bereich des Tuberculum intercondylare lateralis. Eine zuséatzliche
Bandbefestigung wie beim Mensicus medialis ist nicht vorhanden. Somit ist der
Meniscus latereralis leichter beweglich und kann Belastungen einfacher aus-
weichen. Beide Menisken sind insgesamt verschiebbar und fungieren als trans-
portable Gelenkflache. Sie fangen 30-35% der Druckbelastung im Kniegelenk
auf [200]. Die vorderen Umfange sind durch einen runden Faserzug, das Lig.
transversum genus, miteinander verbunden. Dieses liegt eingebettet im Hoffa-
Fettkdrper [185].

Lig. cruciatum anterius Lig. patellas

Meniscus Lig. transversum

medialis

Articulatio
tibio-
fibularis

Lig. collaterale

Lig. collaterale
fibulare

tibiale

Lig. cruciatum Lig. menisco- Meniscus Caput
posterius femorale posterius lateralis fibulas

Abbildung 3: Darstellung beider Menisken im rechten Kniegelenk, Ansicht von cranial [203]
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2.1.3 Muskelapparat

Das synergistische oder antagonistische Zusammenwirken verschiedener Mus-
keln und deren Einteilung in funktionellen Muskelgruppen sorgen fiir die Bewe-
gung im Gelenk. Abhangig von ihren Ursprungsfeldern und ihnrem Verlauf sind
sie fur die jeweilige Bewegung verantwortlich. Die Oberschenkelmuskeln wer-
den daher topographisch und funktionell in eine vordere und hintere Muskel-

gruppe unterteilt.

Die subcutan liegende derbe Fascia lata geht auf Hohe des Kniegelenks in die
Fascia cruris Uber. Die Unterteilung der Muskelgruppen in drei Kompartimente
erfolgt durch die Septa intermuscularia femoris laterale, mediale und posterius.
Der lateral verlaufende Tractus iliotibialis verstarkt zusétzlich die Faszie und
sichert das Kniegelenk. Durch Herabsetzen der auftretenden Zugspannung er-

hoht sich die Belastbarkeit des Femurs (Prinzip der Zuggurtung).

Tabelle 1: Extensoren des Oberschenkels

Name Funktion im Kniegelenk
M. sartorius Innenrotation

M. rectus femoris* Extension

M. vastus intermedius* Extension

M. vastus lateralis* Extension

M. vastus medialis* Extension

M. articularis genus Kapselspanner

Die mit *) markierten Muskeln werden unter dem Begriff M. quadriceps femoris
zusammengefasst und bilden die gemeinsame Quadricepssehne. Darin einge-
fugt liegt als Sesambein die Patella. Das Lig. patellae bezeichnet die Fortset-

zung der Sehne bis zur Insertion an der Tuberositas tibiae.
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Tabelle 2: Flexoren des Oberschenkels
Name
M. biceps femoris, caput longum
M. biceps femoris, caput breve
M. semitendinosus

M. semimembranosus

Funktion im Kniegelenk
Flexion, Aul3enrotation
Flexion, AulRenrotation
Flexion, Innenrotation

Flexion, Innenrotation

Die Flexoren entspringen gemeinsam mit Ausnahme des Caput breve des M.

biceps femoris am Tuber ischiadicum. Der M. biceps femoris inseriert am Caput

fibulae und begrenzt mit seiner Ansatzsehne den lateralen Rand der Fossa

poplitea. Der M. semitendinosus und M. semimembranosus ziehen zum Pes

anserinus beziehungsweise zum Condylus medialis tibiae. Durch ihren Verlauf

werden sie auch als ischiocrurale Muskulatur bezeichnet.
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2.2 Pathologie

2.2.1 Gonarthrose — Kklinische Aspekte

Erkrankungen im unteren Bewegungsapparat kénnen je nach Schweregrad da-
zu fuhren, dass der Betroffene im Alltag eingeschrankt oder komplett verhindert
ist [60; 151]. Bei der Gonarthrose handelt es sich um ein, durch Degeneration
der Gelenkoberflache hervorgerufenes, klinisches Syndrom. Dieses ist im Pri-
marstadium durch persistierende Gelenkschmerzen und Dysfunktion gekenn-
zeichnet [23; 35; 73]. Der bestehende Schmerz bei einer arthrotischen Erkran-
kung tritt in Form eines Belastungs- und Anlaufschmerzes auf. Haufig wird ein
intermittierender Verlauf beobachtet, wobei die Schmerzen mit steigendem
Schweregrad der Deformitat zunehmen. Im weiter fortgeschrittenen Stadium
der Arthrose kommen als weitere Symptome noch Gelenkkontrakturen und ei-
ne, durch Immobilisation bedingte, Muskelatrophie hinzu [34; 35].

Eine prazise und zielgerichtete Anamnese liefert dem behandelnden Arzt be-
reits zu Beginn der Vorstellung entscheidende Informationen. Zu den obligatori-
schen Fragen zdhlen Schmerzcharakter, Bewegungsumfang, kérperliche und
Sozialanamnese mit bestimmten Risikofaktoren. Neben der Anamnese ist die
korperliche und klinische Untersuchung ein wichtiger Bestandteil der Diagnose-
findung. Das Mittel der Wahl der bildgebenden Diagnostik ist eine Rontgenauf-
nahme des betroffenen Gelenks in zwei Ebenen.

Der folgende rontgenologische Befund sichert die Diagnose [31; 33; 92]:
» Sichtbare Verschmalerung des Gelenkspaltes
* Subchondrale Sklerosierung
* Enchondrale Ossifikation (Osteophytenansammlung)

o Zystenbildung
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Abbildung 4: Réntgenaufnahme einer fortgeschrittenen Gonarthrose mit entsprechendem Befund

(A = antero-posteriorer Strahlengang; B = medio-lateraler Strahlengang) [238]

Anhand der soweit bekannten Atiologie l4sst sich die Gonarthrose in zwei Grup-
pen unterteilen. Eine primare, idiopathische Arthrose entwickelt sich aus einer
Degeneration, deren Ursache und Hintergrund im Detail nicht bekannt sind. Die
weitaus seltenere sekundare Arthrose kann verschiedene bekannte Ursachen
haben. Hierzu zahlen Gelenkverletzungen, Entzindungen, erbliche Erkrankun-
gen, metabolische oder neurologische Stérungen [31; 33; 92].

2.2.2 Pathophysiologie der Gonarthrose

Nach derzeitigen Erkenntnissen bilden die pathophysiologischen Mechanismen
ein Konstrukt mit einer Verkettung vieler Faktoren und Prozessen [31; 33; 34;
73; 95]. Samtliche Enzyme und Prozesse setzen dabei eine Vielzahl von Kas-
kaden in Gang, die zeitgleich ablaufen. Sie unterliegen einem wechselseitigen
Regulationsmechanismus und verursachen auf lange Sicht eine Degeneration

des Knorpels.

Ein wesentlicher Verursacher fir die Erosion des Knorpels sind zersetzende
Enzyme, die die Grundstruktur des Hyalinknorpels auf molekularer Ebene lang-
sam auflosen [210]. Begleitend hierzu setzt die Ausschuttung und Aktivierung
von humanen Entziindungsmediatoren wie Prostaglandin E, (PGE;), Bradykinin
und Histamin eine Entzindungskaskade in Gang. Mehrere Studien konnten
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erhohte Serumwerte des Entziindungsmarkers ,C-reaktives Protein“ (CRP),
sowie erhdhte Monozyten-Infiltrationen bei Patienten mit teilweise subklinisch
verlaufender Arthrose nachweisen [16; 205; 209]. Durch Hemmung der At-
mungskette wird die Prostaglandin-Synthese beschleunigt und damit die
Chondrozytenfunktion beeintrachtigt [44; 191].

Friher wurde die Gonarthrose als non-inflammatorische Arthropathie klassifi-
ziert. Entgegen dieser Meinung veranlassen die erzielten Beobachtungen ein
Umdenken in Hinblick auf neuartige pharmakologische Therapiemdglichkeiten
[93]. Nach der Studie von Bonnet et al. [23] kann eine fokale Entziindung der
Synovia dazu fuhren, dass Mediatoren freigesetzt werden, die sich positiv auf
die Angiogenese auswirken. Dabei kommt es unter dem Einfluss verschiedener
Enzyme, wie zum Beispiel dem ,Vascular endothelial growth factor* (VEGF), zu
einer endothelialen Zellmigration und Proliferation. Dies bewirkt eine vermehrte
Ausbildung von Blut- und Lymphgefal3en in der Synovia [89; 226]. VEGF ist im
normalerweise avaskularisierten Knorpel zusatzlich fur die enchondrale Ossifi-
kation verantwortlich [184]. Die Einwanderung von sensiblen Nervenfasern [23]
und deren Sensibilisierung durch zirkulierende Entztiindungsmediatoren verur-
sachen die typische chronische Schmerzsymptomatik [122; 124]. Die enzymge-
steuerte Freisetzung inflammatorisch wirkender Zytokine, wie ,Tumor Nekrose
Factor o (TNFa) und ,Interleukin-18“ (IL-1B) [23; 92], beeinflussen die Funktio-
nalitat der Chondrozyten. Auf diese Weise wird die Synthese von Proteoglyca-
nen und Typ lI-Kollagen gehemmt. Durch die verdnderte molekulare Grund-
struktur entsteht nun die beschriebene Knorpeldestruktion [94].

Neben den biochemischen und immunologischen Vorgangen fihren auch bio-
mechanische Einflisse zur Ausbildung von Arthrose. Dauerhafte Fehlstellungen
und Fehlbelastungen des betroffenen Gelenks bewirken eine Verdnderung der
Druck- und Kraftverhaltnisse. Demzufolge sind die angrenzenden Gelenkfla-
chen unphysiologischen Belastungen ausgesetzt. Als Reaktion darauf kommt
es unter Enzymeinfluss zur Ausbildung neuer Knochenanteile an den Randbe-
reichen des Knorpels. Diese enchondrale Ossifikation ist rontgenologisch sicht-
bar [31; 33].
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2.2.3 Risikofaktoren

Der vorrangige Risikofaktor fur die Gonarthrose ist das Altern der Menschen
[35; 64]. Durch den Verlust der alternden Chondrozyten geht die Fahigkeit zur
Erhaltung und Wiederherstellung des Knorpels verloren [4; 156; 157].

Samtliche Gelenkverletzungen sind ein weiterer Risikofaktor zur Entstehung
von Arthrose [144]. Die posttraumatische Gelenkinstabilitat und Inkongruenz
bewirken eine verdnderte Belastung im Gelenk und gefahrden die Reparatur-
vorgange an der Knorpeloberflache [88; 154]. Dadurch erhdht sich das Risiko
einer progressiven Degeneration in Form der posttraumatischen Arthrose. Stu-
dien zeigen, dass wiederholtes intensives Belasten der Gelenke nach einigen
Jahren zur Erkrankung fuhren kann. Dazu zéhlen zum Beispiel kdrperlich an-
strengende Beschaftigungen, die das Tragen schwerer Gegenstande oder hau-
figes Hinknien erfordern [123; 201]. Im Gegensatz dazu wird bei alltdglichen
Aktivitaten kein erhohtes Risiko festgestellt. Anderen Studien zufolge ist das
Risiko einer Arthrose durch sportliche Betéatigung gesteigert. In diesem Fall sind
die Gelenke wiederholt hohen Anforderungen wie Stéf3en oder belasteten
Drehbewegungen ausgesetzt [23; 29; 47]. Zu den weiteren Risikofaktoren z&h-
len Adipositas, Gelenkinstabilititen und angeborene oder erworbene Gelenks-
dysplasien [35; 74]. Hierbei sorgen dauerhaft veranderte Kraftverhéltnisse und
abnormale Belastungen an der Gelenkoberflache fir eine Degeneration des

Knorpels.

2.2.4 Epidemiologische und wirtschaftliche Aspekte

In der Literatur wird die Arthrose der unteren Extremitat als haufigste Form der
Gelenkerkrankung unter der Bevolkerung im mittleren, hoheren und hohen Alter
beschrieben [28; 35; 187]. Sowohl Manner als auch Frauen sind davon betrof-

fen, obwohl sie bei Frauen haufiger beobachtet wird [30].

Eine der grof3ten Studien ist die ,Framingham-Osteoarthrose-Studie” aus den
Jahren 1983 bis 1985. Eine Auswertung von Felson et al. [75] ergab, dass die
hohe Préavalenz der Erkrankung mit dem Alter zusatzlich ansteigt. Waren es bei

den unter 70 Jahrigen noch 27,4%, so stieg der Anteil bei den ber 80 Jahrigen
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auf 43,7%. Die Tatsache, dass Frauen haufiger betroffen sind als Manner,
konnte durch diese Studie belegt werden [75]. Die Auswertung einer anderen
grof3en Studie, der ,National Health and Nutrition Examination Survey I* (NHA-
NES |) der Jahre 1971 bis 1975, bestatigte die Ergebnisse der ,Framingham-
Studie” [160].

Einer Studie von Lawrence et al. [130] zufolge litten 1995 mehr als etwa 40 Mil-
lionen US-Amerikaner an Arthrose. Im Jahre 2020 werden etwa 59 Millionen
Birger davon betroffen sein [130]. Die World Health Organisation (WHO)
schatzt, dass weltweit 10% der Bevdlkerung Uber 60 Jahre an dieser Erkran-
kung leiden [35]. Reginster et al. [187] berichteten, dass die wirtschaftliche
Tragweite der Arthrose 1% - 2,5% des Brutto-Inland-Produktes westlicher Lan-
der belastet. Viele Patienten sind durch die entstandene Behinderung der Er-
krankung arbeitsunfahig [28]. Laut einer Studie von Carmona et al. [39] muss-
ten bei 5% von ungefahr 3000 untersuchten Spaniern mit Gonarthrose friihzei-
tige Rentenzahlungen getatigt werden. Fur die Wirtschaft sind die dadurch auf-
kommenden hohen und lang andauernden Pensionszahlungen neben den di-
rekten Kosten der Patientenversorgung ein ernstzunehmendes Problem [35; 87;
147; 133]. Einer Studie von Elders et al. [64] zufolge betrugen die jahrlichen
Unkosten fir die Gesellschaft in den USA im Jahr 2000 geschéatzte 95 Milliar-
den US-Dollar, verursacht durch medizinische Versorgung und fehlende Gehél-

ter.

2.2.5 Therapie der Gonarthrose

2.2.5.1 Konservative Therapiemoglichkeiten

Die Schadigung des Knorpels und die damit verbundenen degenerativen Er-
scheinungen sind nicht mehr reversibel. Daher haben die einzelnen Therapie-
maoglichkeiten das Ziel, die Progression der Erkrankung zu verlangsamen oder
die Entstehung hinauszuzdgern. Im Vordergrund steht eine medikamentdse
Therapie zur Beseitigung der Schmerzen. Hierflr sind orale Substanzen der
Gruppe der ,Nicht-steroidalen Anti-Rheumatika“ (NSAR) oder nichtsaure antipy-
retische Analgetika geeignet [58; 91]. Medikamentenunvertraglichkeit und un-
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erwinschte Nebenwirkungen sind vom behandelnden Arzt streng zu Uberpri-
fen, da eine langerfristige Einnahme zu schwerwiegenden gastrointestinalen
oder kardiovaskularen Nebenwirkungen fihren kann [199]. Eine weitere Mdg-
lichkeit der Schmerztherapie sind langwirksame Kortikosteroid-Injektionen, die

antiphlogistisch und antipyretisch wirksam sind [204].

Neben dem pharmakologischen Ansatz sind physiotherapeutische Ubungen
und korperliches Training ein wichtiger Bestandteil der Therapie. Mittlerweile ist
eine Vielzahl von Moglichkeiten zur Steigerung der Funktionalitat und Beweg-
lichkeit verfiigbar [77]. RegelmaRige krankengymnastische Ubungen lindern die
Symptomatik und therapieren erfolgreich die durch Immobilitat verursachten
Gelenkkontrakturen [58; 78]. Eine gut ausgebildete Muskulatur kann die betrof-
fenen Gelenke entlasten und so der Schadigung vorbeugen. Aul3erdem stei-
gern die Schulung von Balance- und Koordinationsfahigkeit den Bewegungsum-
fang und die Gelenkstabilitat [115]. Das Ziel der physiotherapeutischen Behand-
lung ist es, dem Patienten die Bewaltigung des Alltags wieder zu ermdglichen
[76].

2.2.5.2 Grundlagen einer invasiven Behandlung

Im Vorfeld einer angestrebten invasiven Behandlung steht die umfassende und
aufklarende Beratung durch den behandelnden Arzt an erster Stelle. Vorder-
grundig sind die fortgeschrittenen Beschwerden des Patienten [158]. Auch das
Alter und der allgemeine Gesundheitszustand des Patienten mussen in Be-
tracht gezogen werden. Im Alter sind kardiovaskulare oder respiratorische
Krankheiten relativ haufig anzutreffen. Diese beherbergen ein erhthtes Risiko
wahrend und nach einer Operation. Bei der Implantation einer Endoprothese als
haufigstes invasives Verfahren werden die destruierten Gelenkanteile entfernt
und durch kinstliche Materialien ersetzt. Statistiken zufolge erreichen die meis-
ten Patienten durch den Eingriff Schmerz- und Beschwerdefreiheit. Zusatzlich
verbessern sich Mobilitdt und Bewegungsumfang durch die Wiederherstellung
der Gelenkfunktion. Patienten, die zuvor auf Unterarmgehstiitzen angewiesen
waren, kdnnen nach der Operation wieder selbststandig stehen und gehen [59;
204]. Sie gewinnen dadurch an Lebensqualitat [61; 173].
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2.3 Biomechanik des Kniegelenks

2.3.1 Beinachsen und Kniebewegung

Von gro3er Bedeutung flr die untere Extremitéat ist die geometrische Lagebe-
ziehung der beteiligten Strukturen. Bei normalen Achsenverhaltnissen liegen
die groRen Gelenke der unteren Extremitat auf einer Geraden. Diese stellt die
mechanische Langsachse, die sogenannte Traglinie des Beins dar. In der Or-
thopadie wird sie als ,Mikulicz-Linie* bezeichnet [200]. Sie verbindet das Dreh-
zentrum des Caput femoris, die Eminentia intercondylaris tibiae und das Zent-
rum der Malleolengabel am distalen Ende des Unterschenkels. Beim Tibia-
schaft stimmen anatomische und mechanische Langsachse Uberein. Dagegen
schlie3t der Femurschafts einen Winkel von etwa 6° ein. Auf diese Weise liegen
die Langsachsen von Ober- und Unterschenkel nicht auf einer Geraden. Statt-
dessen sind sie auf Hohe des Kniegelenks in der Frontalebene mit einem Win-

kel von 174° nach aul3en abgewinkelt [203].

Zu den Achsenabweichungen in der Frontalebene zéhlen das Genu varum (O-
Bein) und valgum (X-Bein) [238]. Im ersten Fall liegt die Mitte des Kniegelenks
lateral, im zweiten Fall medial von der Belastungslinie. Entsprechend der Fehl-
stellung andern sich die Druck- und Kraftverhaltnisse im Gelenk. Auf diese Wei-
se verursachen sie krankhafte Verdnderungen an den betroffenen Knochen und
Weichteilen. Abbildung 5 zeigt schematisch die Beinachsen mit den beiden

haufigsten Achsenabweichungen.
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Abbildung 5: Darstellung der Beinachsen: normal (A); Genu varum (B) und valgum (C)
(die Belastungslinie ist rot dargestellt) [238]

Medial-Lateral

| _siInternal-Extemal

Abbildung 6: Schematische Darstellung der sechs Bewegungsgrade im Kniegelenk [234]
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Ein Freiheitsgrad eines Gelenks entspricht gedanklich einer Koordinate im drei-
dimensionalen Raum. Die Bewegungen im Kniegelenk werden ublicherweise
durch die tibiale (longitudinale) Achse und zwei dazu senkrecht verlaufende
Achsen, die sagittale und transversale, beschrieben. Aus Abbildung 6 wird er-
sichtlich, dass das Kniegelenk Gber maximal sechs Freiheitsgrade verfugt. Die
jeweiligen Rotations- und Translationsbewegungen sind in Abhangigkeit ihrer

Achsen folgendermalRen definiert [234]:
(1) Transversalachse: Flexion / Extension
(2) Sagittalachse: Adduktion / Abduktion (Varus / Valgus)
(3) Longitudinalachse: Innenrotation / Auf3enrotation
(4) Sagittalachse: Anterior- / Posteriortranslation
(5) Transversalachse: Medial- / Lateraltranslation
(6) Longitudinalachse: Distraktion / Kompression

Der sechste Freiheitsgrad in longitudinaler Richtung ist in der Literatur be-
schrieben und auch mathematisch errechnet [71; 101]. Im Klinikalltag haben
allerdings die Bewegungsrichtungen Flexion / Extension und Innenrotation /
Aul3enrotation den grof3ten Stellenwert. Zur quantitativen Beurteilung des Be-
wegungsumfanges des menschlichen Knies ist die Neutral-Null-Methode gelau-
fig. Ausgehend von der Neutralstellung wird der Unterschenkel durch den Un-
tersucher passiv bewegt und so der maximale Bewegungsumfang mit Hilfe ei-

nes Winkelmessers ermittelt.

Folgende Werte beschreiben den Normalbefund [238]:
* Flexion / Extension: 150° - 0° - 0°
* Innenrotation / Auf3enrotation: 10° - 0° - 30°

Viele Ursachen, zum Beispiel Verletzungen oder Erkrankungen, kbnnen zu ei-
nem verminderten Bewegungsumfang fihren. Bei der Gonarthrose sind niedri-

gere Werte ein typisch klinischer Befund.
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2.3.2 Bewegungsfuhrung

Als Voraussetzung fiir die Bewegung eines Gelenks gilt die Ubertragung von
einwirkenden Kraften mit definierter Richtung, Betrag und Angriffspunkt. In Ab-
hangigkeit davon wird durch den resultierenden Kraftfluss eine Bewegung aus-
geldst. Die Ubertragung an der gelenkigen Verbindung erfolgt durch eine Kom-
bination von Druck senkrecht auf die Gelenkoberflache und Zug in den um-
spannenden Weichteilen. Die Zugspannung verlauft dabei entlang der Fa-
seranordnung [97]. Eine wesentliche Eigenschaft der Bandstrukturen ist die re-
lative Unelastizitat, beziehungsweise geringe Dehnbarkeit. Die fixe Lange ver-
hindert somit eine Dislokation und UbermalRige Beweglichkeit des Gelenks
[234]. Der hyaline Knorpel verfligt aufgrund seiner Beschaffenheit Uber hervor-
ragende Reibungseigenschaften (Reibungskoeffizient = 0,005 - 0,025). Daher
treten bei der Ubertragung von Femur zur Tibia kaum signifikante Scherkrafte
auf [198].

Aufgrund der stark inkongruenten Gelenkflachen ist eine Knochenflhrung zur
Vermeidung von Extrembewegungen nicht méglich. Stattdessen wird der ge-
samte Kapsel-Band-Apparat wirksam, der eine geordnete Bewegungsfiihrung
gewahrleistet. Beide Menisken fungieren dank ihrer Form und Faseranordnung
als eine Art Sto3dampfer und sorgen fur eine homogene Kraftverteilung [189].
Sie verleihen dem Gelenk Stabilitat und verbessern durch ihren Sitz die Kon-
gruenz beider Gelenkflachen. AuRerdem sind sie fir die Kraftibertragung zwi-

schen Femur und Tibia zustandig [97; 225].

2.3.3 Kniegelenks-Kinematik

Wie bereits geschildert wurde, ist die Form der beiden Femurcondylen nicht
identisch. Somit lasst sich bereits erahnen, dass die genaue Bewegung einem
komplexen Vorgang unterliegt. In Abhangigkeit des Flexionswinkels befinden
sich die Femurcondylen des medialen und lateralen Kompartiments in unter-

schiedlichen Positionen auf dem flachen Tibiaplateau.

Anstatt Uber die Flache zu rollen, gleitet der mediale Condylus in Form einer

Rotationsbewegung um die transversale Achse nach dorsal. Daher liegen bei
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zunehmender Flexion die posterioren Anteile des Femurcondylus auf der poste-
rioren Gelenkflache. Entgegen friiherer Meinungen ist demnach nur eine gerin-
ge posteriore Translationsbewegung des tibiofemoralen Kontaktpunktes zu ver-
zeichnen [117; 181].

Beim lateralen Kompartiment liegt der vordere Anteil des Condylus in voller Ex-
tension im vorderen Bereich des Tibiaplateaus [117; 181]. Aufgrund der ventral
und dorsal abfallenden Form des lateralen Plateaus ist der Meniskus dabei von
Bedeutung. Seine Horner fillen die Zwischenrdume beider artikulierender Kno-
chen aus und stabilisieren zusatzlich das Gelenk in dieser Position. Bei zuneh-
mender Flexion erfahrt der laterale Condylus eine kombinierte Roll- und Gleit-
bewegung entlang der tibialen Artikulationsflache nach dorsal. Entsprechend ist
der tibiofemorale Kontaktpunkt am Ende der Flexionsbewegung nach posterior
verschoben [117; 181].

Bei der Kniebeugung legt der laterale Condylus insgesamt eine langere Strecke
zurick als der mediale. Aufgrund dieser Differenz tritt zusatzlich eine passive
Innenrotation der Tibia bei zunehmenden Flexionswinkeln auf. Die longitudinale
Drehachse befindet sich dabei im Bereich des tibiofemoralen Kontaktpunktes
des medialen Kompartiments [202]. Analog hierzu rotiert der Femur bei zuneh-
mender Extension passiv nach innen [117; 181]. Dieser Mechanismus ist in der
Literatur als ,Screw Home" beschrieben [10]. Bedingt durch die anatomischen
Unterschiede beider Kompartimente im Frontalschnitt kommt es bei steigendem
Flexionswinkel zu einer Varus-Rotation. Diese Adduktionsbewegung fihrt zu
einem geringfugigen Aufklappen der Tibia nach lateral. Das Phanomen wird in

der Fachsprache als ,lift-off* bezeichnet [79].

2.3.4 Bedeutung des vorderen Kreuzbandes fir die Ki  nematik

Der Kapsel-Band-Apparat hat die besondere Aufgabe, abnormale Bewegungen
zu verhindern, um das Gelenk zu schitzen. Das LCA gilt als primérer Widersa-
cher der anterioren Translation der Tibia relativ zum Femur [36; 54; 80; 234;
242]. Zusatzlich bringt es im Bereich von 30° - 90° Flexion mehr als 80% der
benétigten Gegenkraft zur Balancierung der Translationsbewegung auf [36].
Aufgrund ihrer anatomischen Lage unterscheidet sich die Zugspannung in den
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beiden Bundeln des LCA in Abhangigkeit des Flexionswinkels [84]. Sie ist im
vorderen Kreuzband hauptséchlich von der Aktivitat der Oberschenkelmuskula-
tur abhangig. Laut Renstrom et al. [188] reduziert eine isolierte Aktivitat der
ischiocruralen Muskulatur die Belastung signifikant. Umgekehrt ist die Zug-
spannung bei isolierter Aktivitdt des M. quadriceps femoris von voller Extension
bis 45° Flexion signifikant gesteigert [188]. Nach einer kompletten Durchtren-
nung des vorderen Kreuzbandes kommt es somit zu einer vermehrten anterio-
ren Dislokation der Tibia unabhangig vom Flexionswinkel [36; 213]. Das maxi-
male Ausmald der anterioren Translation ist laut Fukubayashi et al. im Bereich
von 15° - 45° Flexion um das 2,5 fache erhéht [84]. Dagegen hat das LCA auf

die posteriore Translation keine wesentliche Auswirkung [100].

Der Einfluss des vorderen Kreuzbandes auf die interne Tibia-Rotation wird in
einzelnen Studien mit unterschiedlichen Meinungen postuliert [8; 80; 121]. Ei-
nerseits wird bei Verlust des LCA eine verminderte Innenrotation festgestellt
[84]. Andererseits steigert eine isolierte Durchtrennung des LCA die Instabilitat
im Gelenk und resultiert in einer vermehrten Rotation. [142]. Zusétzlich wurde
berichtet, dass eine LCA-Defizienz zusammen mit Lasionen der Kollateralban-
der eine varische bzw. valgische Instabilitdt zur Folge haben [172].

Eine LCA-Defizienz fuhrt bei intakten Kniegelenken langfristig zu tibiofemoraler
und patellofemoraler Degeneration, sowie zur Abnutzung der Menisken [102;
111]. Dabei kommt es zu einer signifikant haufigeren Degeneration des media-
len Kompartiments. Allerdings sind ebenso das laterale und patellofemorale
Kompartiment in erheblicher Anzahl von degenerativen Erscheinungen betrof-
fen [116; 170]. Somit bewirkt der Verlust des LCA eine grundlegende Veréande-
rung der physiologischen Bewegung, was zu einer sekundaren Knorpeldegene-

ration und funktionellen Langzeit-Beeintrachtigung fuhrt.

2.3.5 Knie-Endoprothetik

2.3.5.1 Allgemein

Das Ziel jeder Implantation einer Total-Endoprothese ist die Wiederherstellung

der Gelenkfunktion des intakten Knies. Entsprechend den Anforderungen an
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das Design der Komponenten mussen diese die natirlichen Rotations- und
Translationsbewegungen zwischen den Knochen ermdglichen [202]. Zur Ver-
meidung von material-schadigenden Druckbelastungen aufgrund einer zu ge-
ringen Kontaktflache ist eine gleichmafige Kraftverteilung und Schonung des
Polyethylen-Inlays nétig [97]. Die Femurcondylen sind nach neueren Studien
anndhrend kreisférmig ausgebildet [117; 155; 181]. Fur die exakte Konstruktion

der Femurkontur ist dies von Bedeutung [202].

Die hauptséchlichen Aufgaben des Inlays sind die Menisken zu ersetzen und
beide inkongruenten Gelenkflachen auszugleichen. Dadurch werden die Kom-
pressionskrafte kleiner und gleichméaRiger verteilt. Die Starke der Inlays regu-
liert als Platzhalter die Zugspannung der beteiligten Bander [97]. Sind diese zu
gering, erfahrt das Gelenk eine unnatirliche Instabilitat [10]. Die dadurch auftre-

tenden Scherkrafte konnen letztlich zur Lockerung der Prothese fuhren [97].

2.3.5.2 Materialien

Aufgrund der hohen Anforderungen an das Implantat achtet man bei der Ent-
wicklung auf Festigkeit und Widerstandsfahigkeit gegen Korrosion und Ver-
schlei3. Heute werden bevorzugt Metalllegierungen, wie Cobalt-Chrom oder
Titanium, anstelle von Stahl eingesetzt. Diese Legierungen sind mit einer spe-
ziellen, gut vertraglichen Beschichtung lberzogen. Aul3erdem bewirkt diese
eine hervorragende Integration und Verwachsung des Implantats mit dem vor-

praparierten Knochen.

Die Prothese hat einen 10fach héheren Elastizititsmodul als der des menschli-
chen Knochens. Daraus ergeben sich Probleme bei der Verbindung beider Be-
standteile [198]. Um die enorme Zugbelastung an den kritischen Stellen zu
vermindern, wird die Prothese mit einem Polymer der Gruppe ,Polymethyl-
methacrylat“ (Knochenzement; PMMA) fixiert. Je niedriger der Elastizitditsmodul
ist, desto einfacher ist Vereinigung des Materials mit dem Knochen. Daher kén-
nen Titanium-Prothesen aufgrund eines geringeren Elastizitdtsmoduls auch

haufig zementfrei implantiert werden.

Das Zwischenlager beider Gelenkanteile wird durch das Inlay ausgefillt. Dieses
besteht aus Polyethylen, einem Kunststoff-Polymer, das aus vielen Ethylenmo-
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lekilen zusammengesetzt ist (engl. ,ultra high molecular weight polyethylene®:
UHMWPE) [140]. Dieses Material bildet wegen seiner geringeren Festigkeit die
Schwachstelle des gesamten Gelenkersatzes. Die standige Beanspruchung
kann hier leichter zum Verschleil3 oder Bruch fiihren [198; 224]. Bisherige Ver-
suche, neue Stoffe und Techniken zu entwickeln, haben sich jedoch nicht
durchgesetzt. Daher ist der heute verwendete ,UHMWPE" ein zuverlassiges
Standardverfahren in der Endoprothetik [198].

2.3.6 Literarischer Uberblick der Endoprothetik

In Abh&ngigkeit des degenerativ verdnderten Gelenkes sind unterschiedliche
Prothesenmodelle verfligbar. Das am haufigsten verwendete Modell ist die To-
tal-Endoprothese, bei der samtliche Kompartimente ersetzt werden. Dieses
Standardverfahren zeichnet sich durch eine Uber 90%ige 10-Jahres-
Uberlebensrate der Implantate, gute Funktionalitat und exzellente subjektive
Patientenzufriedenheit aus [40; 146; 186]. Die Implantation erfolgt jedoch meis-
tens auf Kosten des vorderen Kreuzbandes, das hintere Kreuzband bleibt tbli-

cherweise erhalten.

Beschréankt sich der Gelenkersatz nur auf den medialen bzw. lateralen Condy-
lus, handelt es sich um eine unikompartimentelle Prothese. Dieses Verfahren ist
bereits in mehreren Studien vorgestellt und mit sehr guten Ergebnissen belegt
worden [11; 38; 68; 182]. Der mediale Oberflachenersatz zeigt jedoch auch
Nachteile. Nach der Studie von Furnes et al. [86] ist die 10-Jahres-Uberlebens-
rate einer unikompartimentellen Prothese gegenuber einer Total-Endoprothese
um circa 12% niedriger. Zudem wurde von einer aseptischen Lockerung noch
innerhalb der ersten 12 Monate postoperativ in 38% der untersuchten Falle be-
richtet [152]. Aufgrund der veranderten Geometrie- und Kraftverhéltnisse kann
langfristig eine Degeneration des patellofemoralen Gleitlagers resultieren, so-
fern die Degeneration nicht schon gleichzeitig vorhanden ist [17; 18; 228]. Diese
Problematik wird als eine der Hauptursachen fir das Versagen einer unikom-

partimentellen Knieprothese angesehen [1; 214].

Bei Ersatz des medialen und patellofemoralen Kompartiments ist aus orthopa-
discher Sicht von einem bikompartimentellen Gelenkersatz die Rede. Eine Me-
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thode ist die Kombination einer unikompartimentellen Prothese mit einem retro-
patellaren Gelenkersatz [105; 145; 179]. Der wesentliche Nachteil dieses Ver-
fahrens ist die hohe Anforderung an eine erstklassige Operationstechnik, da die
korrekte Ausrichtung des Implantates deutlich erschwert ist. Eine Alternative
hierzu ist die Verwendung eines neuartigen Prothesenkonzeptes, welches bei-
de femoralen Anteile ineinander vereint [69; 193]. Dies haben diverse Studien
als Hintergrund, denen zufolge diese Kompartimente am haufigsten von be-

handlungsbedurftigen degenerativen Veranderungen betroffen sind [55; 161].

Der hauptsachliche Vorteil beider Verfahren gegeniiber dem totalen Gelenker-
satz ist der Erhalt beider Kreuzbander. Es wird postuliert, dass dadurch generell
eine bessere Gelenkstabilitéat und eine physiologischere Knie-Kinematik erreicht
werden [42; 46; 208]. Dartber hinaus verringern sich die Scherkrafte entlang
des Implantates und verbessern die Propriozeption [15; 48; 176]. Weitere Vor-
teile sind der reduzierte Weichteilschaden aufgrund eines minimal-invasiven

Verfahrens und die Unversehrtheit des intakten lateralen Kompartiments.

Ein Nachteil der Total-Endoprothese ist neben dem fehlenden Kreuzband die
vermehrte Entfernung von gelenknahem Knochenmaterial. Dies kann insbe-
sondere fiur sportlich aktive Patienten im mittleren Alter von Bedeutung sein, da
zunehmend hohe Anspriiche an den Gelenkersatz geltend gemacht werden.
Damit verbunden ist ein erhdhtes Langzeitrisiko einer operativen Revision auf-
grund von Materialausfallen [18; 81]. In diesem Fall ist der Teilersatz von Vor-
teil, da er spater durch eine Total-Endoprothese ersetzt werden kann. Die Klini-
schen Resultate unterscheiden sich dabei nur unwesentlich von denen einer

primar implantierten Total-Endoprothese [41; 197].
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2.3.7 Fragestellung

Die Fachliteratur der Orthopadie und Biomechanik zeigt, dass bereits viele An-
strengungen unternommen wurden, die Kinematik des menschlichen Kniege-
lenkes detailliert zu untersuchen. Neben patientenbezogenen klinischen Stu-
dien zur Befragung subjektiver Zufriedenheit und postoperativer Ergebnisse
existieren zahlreiche Laborstudien, die sich mit Bewegungsdaten beschaftigen.

Der bikompartimentelle Gelenkersatz ist daher eine vielversprechende Behand-
lungsoption bei medialer und retropatellarer Gonarthrose. Zu diesem Gelenker-
satz ist bereits klinisches Datenmaterial verfigbar [105; 179; 194]. Allerdings
wurde bisher noch keine Anstrengung unternommen, dieses Prothesenkonzept
unter Laborbedingungen zu untersuchen. Die Fahigkeit des vorderen Kreuz-
bandes, eine physiologische Kinematik zu bewahren, wurde in-vitro noch nicht
evaluiert. Neben aktiven Strukturen, wie die Muskulatur, sind auch passive
Strukturen fiur die Stabilitat des Gelenkes verantwortlich. Zahlreiche Arbeiten
haben sich daher mit den Funktionen dieser Strukturen bei intakten Gelenkver-
haltnissen beschaftigt, diese unter kraftfreien Bedingungen zu qualifizieren. Es
wurden bereits Studien vorgelegt, die sich mit der Funktion des vorderen
Kreuzbandes bei unikompartimentellem Gelenkersatz befasst haben. Bezuglich
eines kreuzband-erhaltenden, bikompartimentellen Gelenkersatzes ist das Wis-

sen jedoch begrenzt.

Das vordere Kreuzband bestimmt den funktionellen Erfolg eines Oberflachener-
satzes mit. AuRerdem besteht ein Zusammenhang zwischen der LCA-Defizienz
des intakten Knies und einer Degeneration des tibiofemoralen bzw. patellofe-
moralen Gelenkes, sowie dem Verschleil3 der Menisken [111; 170]. Es zeigen
sich dabei konstante Abnutzungsmuster, die denen bei defektem vorderem
Kreuzband entsprechen [102]. Jedoch ist noch nicht eindeutig geklart, ob und
wie das vordere Kreuzband bei einem Implantat funktioniert. Der Ersatz formt
die Oberflache des Kniegelenks um. Dadurch ist die Kinematik des Prothesen-

knies gegeniuber dem nativen Zustand moglicherweise verandert.
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Aus den genannten Grunden ist das Ziel der vorliegenden experimentellen Stu-
die, die Kinematik eines kreuzbanderhaltenden, bikompartimentellen Gelenker-
satzes unter Belastung zu ermitteln. Zusatzlich wurde die passive Gelenk-

Stabilitat dieses Prothesenmodells getestet.

Folgende Hypothesen wurden dabei aufgestellt:

Nach einem kreuzbanderhaltenden, bikompartimentellen Gelenkersatz werden
» die Kniegelenks-Kinematik unter Belastung nicht signifikant beeinflusst (1).

» die translationale und rotatorische Laxizitat nicht signifikant beeinflusst (2).

> die Kinematik und Gelenk-Stabilitat durch das Fehlen des vorderen Kreuz-

bandes bei implantiertem Gelenkersatz verandert (3).

Daher wurden unter standardisierten Laborbedingungen ein dynamischer Knie-
Kinemator und ein Roboterarm eingerichtet, um die Kinematik des Gelenkersat-
zes zu evaluieren. Mit Hilfe eines Ultraschall-Bewegungsmesssystems wurde
dabei an 14 humanen Kadaverpraparaten neben einer gewichtsbelasteten
Kniebeugung eine kraftfreie Gelenk-Stabilitatsprifung simuliert und mit dem
nativen Zustand verglichen. Zur Quantifizierung der Kinematik und Funktion des
vorderen Kreuzbandes wurden die Untersuchungen jeweils vor und nach den

einzelnen chirurgischen Manipulationen durchgefuhrt.
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3  Material und Methoden

3.1 Kniepraparate

3.1.1 Ethische Fragen

Die medizinische Forschung ist fir experimentelle Studien auf menschliches
Material angewiesen. In der Biomechanik sind daher muskuloskelettale Korper-
teile fur Forschungszwecke von grol3em Interesse. Bei der Verwendung von
humanen Kadaverpraparaten stellt sich immer die Frage nach der ethischen
Vertretbarkeit.

,Die Wirde des Menschen ist unantastbar.“ In der Medizin wird die Unversehrt-
heit als oberstes Gebot stdndig auf die Probe gestellt und ist im juristischen
Sinne von besonderer Bedeutung. Menschliche Korperteile zu nutzen ist legi-
tim, wenn gleichzeitig das unbegrindete Zufiigen von Schaden untersagt ist.
AulRerdem darf die Einwilligung zur Nutzung derer, die sich zur Verfiugung ge-
stellt haben, nicht missbraucht werden.

-Primum nihil nocere” (lat. ,zuerst einmal nicht schaden*) lautete die Botschatft,
die der Arzt Scribonius Largus des romischen Kaisers Tiberius Claudius um 50
n. Chr. verkindete. Er vertrat damit einen moralischen Grundsatz, den die hip-
pokratische Tradition als zentrales Thema des geforderten arztlichen Handelns
betrachtet. Der Aspekt des Heilens und Therapierens hat sich im Laufe der Zeit
dazu gesellt und vertritt heute den obersten Standpunkt der Medizin. Auch in

der medizinischen Forschung und Ausbildung werden diese Absichten verfolgt.

Um die Grundsatze der Medizin zu bewahren und die Wirde des menschlichen
Wesens nicht zu schadigen, sind diese Regeln gultig. Jede Art des Missbrauchs
oder des Nichteinhaltens der Gebote verfehlen die Aufgaben und Ziele der Me-

dizin.
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3.1.2 Praparation

Aus technischen Griinden wurden fir die gesamte Studie ausschlief3lich linke
Knie verwendet. Darunter waren 9 weibliche und 5 méannliche Praparate, alle
kaukasischer Abstammung mit einem Alter von 71 + 16 Jahren (Mittelwert +
Standardabweichung). Die bei -20°C tief gefrorenen Praparate wurden zu-
nachst tber Nacht bei Raumtemperatur aufgetaut.

Im ersten Schritt erfolgte die Préaparation der Ober- und Unterschenkelfaszie
und der Gelenkkapsel mit einem scharfen Skalpell und einer chirurgischen Pin-
zette. Die umgebende Haut, das Fettgewebe, sowie samtliche Gefal3e und Ner-
ven wurden nicht benotigt und entfernt. Die Unterschenkelmuskulatur fand
ebenfalls keine Verwendung und wurde daher abprapariert. Als Nachstes wur-
den die Extensoren- und Flexorengruppe des Oberschenkels aufgesucht und
frei prapariert, um anschlieRend das Muskelfleisch von den bendtigten Sehnen
abzutrennen. Somit verblieben nach Ende der Praparation ein intakter Kapsel-
Band-Apparat mit schitzender Faszie und den einstrahlenden Sehnenansatzen

der Extensoren und Flexoren.

Die Kadaver wurden auf eine Gesamtlange von circa 40cm zurechtgeséagt und
anschlielend das gesamte Knochenmark ausgeraumt. Zur Sicherung gegen-
Uber den Kraften wurde die abgesagte Fibula unterhalb des Kdpfchens mit ei-
ner Senkkopfschraube fixiert. Fir eine stabile Befestigung der Praparate an den
Testgeraten wurden beide Enden mit Hilfe eines kaltpolymerisierenden Kunst-
stoffgemischs (Technovit 2060 und Technovit universal liquid, Heraeus Kulzer
GmbH, Wehrheim, Deutschland) in eine vorgefertigte Form eingegossen. An-
schlieBend wurden die Sehnen in die Sehnenklammern eingespannt, in Stahl-
wolle eingebettet und mit Stellschrauben fest verankert. Fir die Digitalisierung
der Flexionsachse des Bewegungsmesssystems wurde die Mittellinie des Ge-
lenks aufgesucht und entsprechende Punkte an der Gelenkkapsel mit Nahtma-
terial markiert. Abbildung 7 zeigt den schematischen Ablauf der Praparation
eines Kadaverknies mit anschlieBender Einbettung und Befestigung der Seh-

nenklammern.
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Abbildung 7: Schematische Ubersicht iiber die Praparation und Einbettung der Kadaverknie (A bis H)
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3.2 Knie-Kinemator

3.2.1 Funktionsweise und Bewegungsausmal}

Bei der ersten der beiden verwendeten Testapparaturen handelt es sich um
einen dynamischen kraftkontrollierten Knie-Simulator. Dieser, vom Institut fir
Werkzeugmaschinen der Universitat Stuttgart (IfW), entwickelte Roboter verfugt
in seinem Bewegungsausmald Uber sechs Freiheitsgrade. Prinzipiell entspre-
chen Konstruktion und Funktionsweise den bekannten Modellen wie dem ,Ox-
ford Testing Rig“ [53; 243] oder dem ,John Hopkins Knee Simulator” [65; 149].

Abbildung 8 zeigt eine Aufnahme des Knie-Kinemators. Die Haltevorrichtungen
fur Tibia und Femur sind symmetrisch zueinander Uber gelenkige Verbindungen
mit den Tragern des Kinemators verbunden. Die untere Aufhangung entspricht
dem Sprunggelenk und ermdéglicht somit Flexion / Extension, Innen- / Aul3enro-
tation und Ab- / Adduktion. Die obere Aufhdngung bildet das Huftgelenk und
l&sst neben Flexion / Extension, Ab- / Adduktion durch die hohenverstellbare
Verankerung eine axiale Verschiebung zu. Auf diese Weise setzen sich die be-
schriebenen sechs Freiheitsgrade zusammen. Das eingespannte Kniepraparat
kann nun Uber die vertikal bewegliche Plattform beliebig gebeugt und gestreckt
werden. Die technische Konfiguration des Knie-Kinemators simuliert eine Knie-
beugung, bei der die Ubrigen relativen Bewegungsrichtungen nicht einge-
schrankt sind [162].

Mit der Menusteuerung des Computers konnen der Flexionswinkel, die Ge-
schwindigkeit und das zu simulierende Koérpergewicht beliebig festgelegt wer-
den. Die gewahlte Einstellung ist somit fir jeden Messdurchlauf identisch. Die
Kraftmessdosen registrieren die anliegenden Kréafte und tbermitteln die Werte
an den Computer. Das Programm zeichnet die Daten auf und berechnet damit
die nétige Zugspannung an den Sehnen, um die Gewichtskraft konstant zu hal-

ten.
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o ~> Muskelzug

_.- Kraftmessdose

“~ Sehnenklammer

Abbildung 8: Darstellung des Knie-Kinemators mit eingespanntem Préparat in 40° Flexion
Die Pfeilspitzen markieren die untere und obere Aufhdngung mit integriertem Kraftaufnehmer.
(*) markiert den vertikal fahrbaren Tréager fur eine stufenlose Beugung.

3.2.2 Muskelzlge

Das beschriebene Modell wirde bis dahin lediglich eine passive Flexion simu-
lieren. Die physiologische Bewegung unterliegt aber den Einflissen der beteilig-
ten Muskulatur und der von aul3en einwirkenden Gewichtskraft des Korpers.
Daher ist das Prinzip des Knie-Kinemators, eine belastete Kniebeugung mit vor-
ab definierter Korpergewichtskraft zu simulieren. Hierzu verfigt der Knie-
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Kinemator Uber funf Kabelziige, die jeweils an einen Servomotor gekoppelt
sind. Die anderen Enden der Kabel werden tber Metallklammern mit den préa-
parierten Sehnen der Oberschenkelmuskulatur fest verankert. Durch diese fixe
Verbindung bewirkt der Servomotor Uber das Kabel einen Zug an der befestig-
ten Sehne und simuliert dadurch eine Kontraktion des Muskels. Die Kraftmess-
dosen an den Zigen erfassen dabei die auftretenden Lasten. Eine computerge-
stutzte Steuerung der Servomotoren reguliert die stufenlose Zugspannung der

einzelnen Kabel.

Von den insgesamt fiunf Kabelzligen stehen fur die Flexorengruppe zwei zur
Verfiigung. Die Besonderheit an dieser Konstruktion sind die drei Muskelziige
der Extensorengruppe fir die funktionell bedeutsamen drei Anteile des M.
quadriceps femoris. Durch die getrennte Steuerung kénnen die physiologischen
Verhaltnisse noch besser simuliert werden. Die Apparatur der Arbeitsgruppen
um Chao et al. [65; 66; 149; 164] und D’Lima et al. [52; 53; 180] beschrénken
sich dagegen auf einen Muskelzug fir den M. quadriceps femoris. Die verein-
fachte Konstruktion verandert die in-vitro Bedingungen gegeniber der naturli-
chen Einwirkung der Muskelkrafte. Dies fuhrt wiederum zu einer weniger phy-
siologischen Simulation der Kniebeugung.

3.2.3 Kraftverhaltnisse

Im Modell resultieren aus den erzeugten Muskellasten variable Kréfte an den
gelenkigen Verbindungen. Darunter sind auch Kraftvektoren, die in vertikaler
Richtung auf die Vorrichtung von Huft- und Sprunggelenk einwirken. Diese Kraf-
te entsprechen von Richtung und Angriffspunkt denen der Kdrpergewichtskraft
unter natirlichen Bedingungen. Zwei Kraftaufnehmer, die symmetrisch zuein-
ander an beiden Vorrichtungen angebracht sind, messen die vertikal auftreten-
den Krafte. Allerdings erzeugt die Bewegung der Plattform an den Lagern Rei-
bungskrafte, die an der fixierten Sprunggelenksvorrichtung nicht auftreten. Die
Kraftmessdose am Huftgelenk registriert durch den Reibungsverlust daher mi-
nimal niedrigere Werte. Aus diesem Grund ist die Verwendung des Kraftmes-

sers am Sprunggelenk fur die Versuche angezeigt.
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Wird das Knie zunehmend gebeugt, andert sich die Richtung der Kraft auf die
Kraftmessdose. Dadurch nimmt der Betrag kontinuierlich ab. Die Aufgabe des
Knie-Kinemators ist es, eine Kniebeugung mit konstantem, definiertem Korper-
gewicht zu simulieren. Ein Mechanismus ist daher noétig, der das Korpergewicht
stabil halt. Dies wird durch die variable Zugspannung an den Kabeln erreicht. Je
groRRer die Krafte auf die Muskelztige sind, desto grof3er sind die resultierenden
Kréfte an der Messdose. Beide Informationen werden vom Computer registriert
und verarbeitet. Gleichzeitig errechnet er die benétigten Zugspannungen an
den Muskelzugen, die von den Servomotoren aufgebracht werden, um wéahrend
der Beugung ein konstantes Korpergewicht zu halten. Fiur die Messung bedeu-
tet dies, dass die anliegende Kraft an den Sehnen mit zunehmendem Flexions-

winkel kontinuierlich bis zu einem Maximalwert ansteigt.

3.2.4 Eichung und Einspannung

Aus sicherheitstechnischen Grinden beginnen samtliche Messungen am Knie-
Kinemator erst bei 10° Flexion, da durch die fahrbare Plattform ein Uberstre-
cken der Praparate in voller Extension moglich ist. Aus diesem Grund wird zu-
nachst die jeweilige Nullposition der Knie aufgesucht und festgelegt. Um nun
die Ausgangsposition von 10° Flexion zu erreichen, wird die Plattform mit gerin-
ger Geschwindigkeit von 1mm/s nach oben bewegt und das Knie zunehmend
gestreckt. Uber einen bestimmten Punkt hinaus verursacht die weiter fahrende
Plattform eine geringfligige Zugspannung an den Weichteilen. Die Kraftvektoren
andern entsprechend ihre Richtung und verlaufen nun umgekehrt. Der Sensor
registriert diese Richtungsanderung und signalisiert dies durch den Ausdruck
von negativen Kraftwerten. Wird eine sprunghafte Anderung der Werte um circa
25N registriert, ist der Punkt der maximalen Extension erreicht. Diese Position
der Plattform wird gespeichert und als Nullstellung definiert. Nun wird das Pra-
parat soweit gebeugt, bis es sich in 10° Flexion befindet. AbschlieRend werden

samtliche Kraftmessdosen in dieser Position erneut auf Null gestellt.
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3.3 Industrieroboter

3.3.1 Funktionsweise

Die zweite Testapparatur ist eine Kombination aus dem Industrieroboter KUKA
KR 60-3 mit sechs Achsen und Freiheitsgraden (KUKA, Augsburg, Deutsch-
land) und einem ,Universal Force Sensor* (UFS) Theta SI1000-120 (ATI Indus-
trial Automation, Apex, North Carolina, USA). Dieser ist am Ende des Roboter-
arms befestigt. Eine derartige Testapparatur wird auch von einigen anderen
Arbeitsgruppen verwendet [136; 139; 138; 211; 212; 237].

Eine positionskontrollierte Steuerung entspricht einer Bewegung von einem de-
finierten Punkt in einem Koordinatensystem zu einem anderen definierten
Punkt. Die Bewegung kann dabei auf verschiedene Weise erfolgen und ist un-
abhangig von jeglichen Kraften. Nach diesem Prinzip arbeitet die Steuerung
des Roboterarms. Im Gegensatz dazu agiert der kraftkontrollierte Modus. Die
registrierten Krafte und Drehmomente sind die mal3geblichen Regelgréen. Der
UFS registriert diese Grol3en in sechs Achsen und zeichnet diese auf. Das
Ausmald des UFS macht fur die Krafte in vertikaler Richtung £ 2500N und fur
die orthogonalen Scherkrafte + 1000N aus. Der Roboter verfugt tber eine ma-
ximale Belastbarkeit von etwa 60kg. Die Werte der Drehmomente betragen in
den drei Richtungen jeweils + 120Nm. Die Auflésung und damit Genauigkeit der
registrierten Werte erreichen fur die Krafte jeweils 0,2N und fir die Drehmo-
mente 0,01Nm bei einer Wiederholgenauigkeit von £ 0,20mm.

Die Praparate werden mitsamt den Aluminium-Zylindern, wie in Abbildung 9 zu
sehen ist, in den Roboter eingespannt. Als Gegenstiick zum Roboterarm dient
eine im Boden fest verankerte Haltevorrichtung. Diese ist so konstruiert, dass
sich das eingespannte Praparat in Schraglage befindet und durch die Schwer-
kraft automatisch in voller Extension steht. Aus technischen Griinden ist das
Praparat mit dem tibialen Ende nach oben fixiert. Auf die Messungen wirkt sich

diese umgekehrte Anordnung jedoch nicht aus.
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Roboter

Praparat |

i

Halterung '

Abbildung 9: Darstellung der Industrieroboter / UFS — Einheit mit einem eingespannten Praparat

Die Kombination des Roboterarms mit dem UFS ermdglicht gleichzeitig eine
positions- und kraftkontrollierte Steuerung [83]. Hierzu werden fir den UFS de-
finierte Zielgré3en angegeben, die durch die Kopplung mit dem Roboter standig
mit den anliegenden Istwerten abgeglichen werden [82]. Die aufgezeichneten
Positions- und Kraftdaten werden vom Computer registriert und verarbeitet. Um
die definierte Zielgré3e zu erreichen, berechnet das Programm vom aufge-
zeichneten Istwert die fehlende Differenz zur Zielgrof3e. Zusatzlich wird die er-
forderliche Richtung in den sechs Freiheitsgraden festgelegt. Der Roboterarm
fuhrt daraufhin die kalkulierte Bewegung mit einer bestimmten Geschwindigkeit
durch. Aus dem zuriickgelegten Weg bis zum Erreichen der Zielgrél3e errechnet
sich der Bewegungsumfang in den entsprechenden Freiheitsgraden. Je feiner
die Sensoren und Regulatoren der Einheiten arbeiten, desto abgestimmter und

weicher sind insgesamt die Bewegungen.
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3.3.2 Passive Beugung

Im Gegensatz zum Knie-Kinemator simuliert der Roboter keine belastete Flexi-
onsbewegung mit variablen Muskelkréften. Stattdessen fuhrt er eine passive
Bewegung des Kniegelenks ohne zusatzliche Lasten durch. Hierzu beugt der
Roboterarm die Tibia von 0° bis 90° in 1°-Schritten, wéahrend der UFS zeitgleich
die auftretenden Krafte und Momente registriert. Zu jedem Flexionswinkel stellt
die Roboter / UFS - Einheit diejenige Position des Praparates ein, bei der die
Krafte und Momente in den Ubrigen finf Freiheitsgraden weniger als 2N bezie-
hungsweise 0,2Nm betragen. Die daraus ermittelte Bahnkurve der einzelnen
tibiofemoralen Gleichgewichtspositionen speichert der Computer als sogenann-
ten ,Passive Path“. Dieser ermittelte ,Weg des geringsten Widerstandes" bildet
die Ausgangsbahn einer Knieflexion, bei der nahezu keine Krafte und Momente
im Kniegelenk vorherrschen. Der Terminus ,Passive Path® ist auf gleiche Weise
in der Literatur beschrieben [211; 212].

3.3.3 Testung der Gelenk-Stabilitat

Ausgehend von den Koordinatenpunkten des ,Passive Path” kann der Industrie-
roboter eine bestimmte Position beibehalten, um an dieser Stelle Krafte und
Momente zu applizieren. Diese verursachen relative Bewegungen von Femur
und Tibia, deren Ausmald Aufschluss Uber die Stabilitat im Gelenk der Prapara-
te gibt.

Nach dem Prinzip des kraftkontrollierten Modus des UFS werden zunachst
ZielgréRen in entsprechender Richtung bestimmt. Diese sind Uber das zuvor
festgelegte korperfeste Koordinatensystem definiert. Der computergesteuerte
Regelkreis ermdglicht ein standiges Abgleichen der anliegenden Istwerte mit
den definierten ZielgroRen. Ausgehend von der Gleichgewichtsposition des
.Passive Path* wird durch den Roboterarm nun eine bestimmte Kraft oder
Drehmoment in einer Richtung auf den Tibia-Zylinder ausgelbt. Diese kontrol-
lierte Bewegung wird solange ausgefuhrt, bis die gelenkeigenen Strukturen Ge-
genkrafte erzeugen, die den ZielgroRen entsprechen. Das Préparat befindet
sich dann erneut in einer tibiofemoralen Gleichgewichtsposition. Aus der jeweils

zuruickgelegten Distanz zwischen der neuen und alten ergibt sich in Summe
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das Bewegungsausmald entlang der entsprechenden Bewegungsachse. Auf der
Basis der Gleichgewichtsposition des ,Passive Path“ erfolgte die Applikation der

Krafte und Drehmomente nacheinander in 15°-Schritten.

Tabelle 3: Definierte ZielgroRen bei der Testung der Gelenk-Stabilitat (Laxizitat)

Zielgrol3e tibiale Zugrichtung resultierende Bewegung
130N anteriore / posteriore Zugkraft a/ p — Translation

5Nm internes / externes Drehmoment i / e — Rotation

SNm varisches / valgisches Drehmoment  varus / valgus — Rotation

Die einzelnen Messgréf3en beschreiben insgesamt die Stabilitat (Laxizitat) des
Kniegelenks. Zur Untersuchung des Zustandes von vorderem und hinterem
Kreuzband wird im Klinikalltag mit dem sogenannten ,Lachmann-Test" ein recht
ahnliches Prinzip angewendet. Mit Hilfe des ,Varus / Valgus - Stresstests” pruft
der Kliniker die mediale und laterale Aufklappbarkeit der Tibia.
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3.4 Ultraschall-Bewegungsmesssystem

3.4.1 Funktionsprinzip

3.4.1.1 Allgemein

Um reale Bewegungsdaten erfassen zu kdnnen, gibt es verschiedene Mdglich-
keiten. Ein bewahrtes Verfahren ist das Prinzip des ,Motion Capture* (dt. Be-
wegungserfassung). Dahinter verbirgt sich eine Technik, mit der menschliche
Bewegungen in Echtzeit aufgezeichnet und anschlielend am Computer analy-
siert werden kénnen. In dieser Arbeit wird ein solches Ultraschall-Bewegungs-
messsystem (ZEBRIS®, CMS100, Isny, Deutschland) eingesetzt. In vorange-
gangenen Laborstudien wurde dieses Verfahren bereits verwendet und etabliert
[143; 239; 240].

Die Berechnung der Kinematik ist ein komplexes mathematisches Verfahren,
dessen Ausfilhrung den Rahmen dieser Arbeit Uberschreitet. Vereinfacht dar-
gestellt, ist die Kniebewegung im dreidimensionalen Raum durch Punkte in ei-
nem Koordinatensystem definiert. Deshalb ist fur die Aufzeichnung fur den
Ober- und Unterschenkel jeweils ein korperfestes Koordinatensystem durch
acht Koordinatenpunkte festgelegt. Dies erfolgt mit Hilfe von mobilen Sen-
dereinheiten, die permanent separate Ultraschall-Signale emittieren. Dadurch
wird die jeweilige Position von Femur und Tibia erfasst. Wahrend der Beugung
andert sich die Ausrichtung der Koordinatensysteme. Aus dieser Abweichung
ergeben sich die Relativbewegungen der artikulierenden Knochen des Kniege-
lenks. Diese werden in Rotations- und Translationsbewegungen in den sechs
Freiheitsgraden ausgedriickt und beschreiben so die Knie-Kinematik. Zur Be-
rechnung wird das Funktionsprinzip der Koordinatentransformation zwischen

zwei Koordinatensystemen angewendet.
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3.4.1.2 Problematik

Um die Relativbewegungen bei der Beugung genau erfassen zu kénnen, muss-
te die Flexionsachse exakt durch das Drehzentrum im Kniegelenk verlaufen.
Anatomisch betrachtet besitzt das Gelenk jedoch kein genaues Zentrum, da es
sich hier um ein Drehscharniergelenk handelt. Daher kdnnen die Referenzpunk-
te, die die Flexionsachse festlegen, nur ndherungsweise definiert werden. Bei
einer geringfigigen Abweichung der digitalisierten Flexionsachse verandern
sich somit die absoluten Messwerte bei der Datenaufzeichnung. Dies hat eine
Abweichung des Kurvenverlaufs in der jeweiligen Bewegungsrichtung zur Fol-
ge. Abbildung 10 zeigt exemplarisch die Kniebewegung von Femur und Tibia in
Abhangigkeit der Flexionsachse. Je nach Lokalisation der digitalisierten Refe-
renz kann diese von der naturlichen Flexionsachse (F) abweichen. Die Kurve S,
gibt dabei den zuriickgelegten Weg wieder. Aus dieser Darstellung lassen sich
die entsprechenden Relativbewegungen ableiten. Abbildung 11 zeigt die zuge-
horige anteriore bzw. posteriore Translation der Tibia. S, entspricht dabei der
Kurve aus Abbildung 10 mit F als Flexionsachse im natirlichen Drehzentrum
des Kniegelenks. Die verbleibenden Kurven resultieren aus den abweichenden
Flexionsachsen gemaf3 Abbildung 10.

Abbildung 10: Schematische Darstellung der Kniebewegung mit unterschiedlichen Flexionsachsen in
Abhangigkeit der Digitalisierung der Referenzpunkte (r = Rotationsbewegung; t = Translationsbewegung;
F = natirliche Flexionsachse; S| = zurlickgelegte Strecke in der Transversalebene)
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AP Translation {mm)

[ 10 7] b7 a0 5 £0 e 0 w0
Knee Flexion Angle (deg)

Abbildung 11: Darstellung der anterioren / posterioren Translation in Abhangigkeit der Lokalisation der

digitalisierten Flexionsachse (S, = Kurve aus Abbildung 10)

Zusammenfassend ergibt die Interpretation der Diagramme, dass die Absolut-
werte der Messungen weniger von Bedeutung sind. Dagegen stehen der Ver-
lauf und die Veranderung des jeweiligen Testzustandes der Praparate im Vor-

dergrund.

3.4.2 ZEBRIS® System beim Knie-Kinemator

3.4.2.1 Koordinatensystem

Zur Erfassung des Bewegungsausmalies in Form von kinematischen Messgro-
Ren sind zuné&chst zwei korperfeste Koordinatensysteme fur Tibia und Femur zu
definieren. Die z-Achse verlauft in transversaler Richtung durch den Gelenk-
spalt und entspricht somit der Flexionslinie des eingespannten Préaparates. Or-
thogonal dazu ist die y-Achse in sagittaler Richtung definiert. Aus dem Kreuz-
produkt beider Achsen ergibt sich damit die x-Achse, die in vertikaler Richtung
verlauft. In der Ausgangsstellung befindet sich das Praparat in voller Streckung.
Somit stimmt die zuvor definierte x-Achse fir Tibia und Femur tberein und bei-
de koérperfesten Koordinatensysteme sind identisch. Bei zunehmendem Flexi-
onswinkel andert sich die Position der Tibia gegenuber dem Femur. Folglich
bewegen sich beide x-Achsen voneinander weg. lhre Richtung und damit das

gesamte Koordinatensystem sind nicht mehr identisch. Um nun das Bewe-
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gungsausmal der Tibia gegentber dem Femur erfassen zu kdnnen, werden die
Positionen standig neu berechnet. Dies geschieht mit Hilfe des Prinzips der Ko-
ordinatentransformation wéhrend der Flexionsbewegung. Daraus ergeben sich
die jeweiligen Bewegungen im Raum, die die Knie-Kinematik beschreiben. Zur
Veranschaulichung des Prinzips zeigt Abbildung 12 das tibiale und femorale
Koordinatensystem in Ausgangsstellung und circa 40° Flexion. Dabei ist die

Richtungsédnderung der Achsen in Abhangigkeit des Beugungswinkels zu se-

hen.

Abbildung 12: Darstellung der Koordinatensysteme am Knie-Kinemator; Ext. (A) und 40° Flex. (B)
(T = Tibia; F = Femur; X = vertikale Achse; Y = sagittale Achse; Z = Flexionsachse)

3.4.2.2 Aufbau

An den Haltevorrichtungen des Knie-Kinemators fur Tibia und Femur ist jeweils
ein T-Stuck mit drei Sendereinheiten parallel zur vertikalen Achse fixiert. Bei
Richtungsdnderungen wahrend der Beugung wandern die Bauteile aufgrund
ihrer Fixierung an den Halterungen mit und verbleiben dadurch stets parallel zur
x-Achse. Wahrend des Messvorgangs emittiert jeder einzelne Sender mit einer
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Frequenz von 1Hz ein Ultraschall-Signal. Abbildung 13 zeigt die Sender beste-
hend aus kleinen Knopfzellen, die an den drei Endpunkten der weil3en T-Stiicke
befestigt sind und mit Strom versorgt werden. Damit die abgegebenen Ultra-
schall-Signale aufgezeichnet werden kdnnen, ist der ZEBRIS® Empfanger ent-
sprechend zu positionieren. Wahrend des gesamten Messvorgangs ist darauf
zu achten, dass die Reichweite der Signale nicht tGberschritten und die Emissi-
on der Ultraschall-Wellen nicht gestort werden.

Abbildung 13: Darstellung der ZEBRIS® Sendereinheiten (T-Stucke) an den Haltevorrichtungen
(A = Femur; B = Tibia; C = Ubersicht)

3.4.2.3 Digitalisierung der Referenzpunkte

Fur die Durchfuhrung der Digitalisierung werden die im Kapitel 3.1.2 erlauterten
Markierungen des Gelenkspaltes verwendet. In voller Extension befinden sich
beide Markierungen auf3en an der Gelenkkapsel auf Hohe des Gelenkspaltes in
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der Transversalebene. Davon ausgehend dienen sie nun als Referenzpunkte
fur die Definition der gemeinsamen Flexionslinie (z-Achse). Auf Knopfdruck
sendet der ZEBRIS® Stylus Pointer Ultraschall-Signale aus, die vom Empfan-
ger registriert und gespeichert werden. Mit der Spitze des Pointers werden die
Referenzpunkte am medialen und lateralen Gelenkspalt nacheinander manuell
anvisiert. Die Signale werden mit einer Frequenz von 5Hz Uber eine Dauer von
5s aufgezeichnet. Der Computer erhalt somit die Information Uber die Position
der Transversalachse, die er durch die Signale der Dreifach-Sendereinheiten
wahrend der Flexion standig rekonstruieren kann. Dadurch ist das jeweilige Ko-
ordinatensystem definiert. Aus den relativen Abweichungen wahrend der Beu-
gung ergeben sich die kinematischen MessgrofRen. Abbildung 14 zeigt die Aus-
gangsstellung des ZEBRIS® Stylus Pointers fir die Digitalisierung der Refe-

renzpunkte.

"II | ‘ !

|

S,

Abbildung 14: Digitalisierung der Referenzpunkte am Gelenkspalt (*) mittels ZEBRIS® Stylus Pointer
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3.4.3 ZEBRIS® System beim Industrieroboter

3.4.3.1 Koordinatensystem

Die sechs Freiheitsgrade des Roboters ermdglichen jede denkbare Bewegung
im Raum. Um eine Beugung kontrolliert durchfihren zu kénnen, wird zunachst
die Ausgangsposition des Roboters definiert. Ausgehend von dieser kann der
Roboter dann eine vorgeschriebene Bewegung im Raum um eine oder mehrere

Achsen abfahren.

Hierzu wird, wie in Abbildung 15, jeweils ein korperfestes kartesisches Koordi-
natensystem fir Tibia und Femur bestimmt. Die z-Achse des Koordinatensys-
tems entspricht der Transversalachse. Die y-Achse beschreibt einen Vektor in
sagittaler Richtung. Die x-Achse verlauft in longitudinaler Richtung und ergibt
sich aus dem Kreuzprodukt der anderen Achsen. Die Urspriinge beider Koordi-
natensysteme werden als Mittelpunkt der beiden digitalisierten Referenzpunkte
definiert. In Ausgangsstellung der Apparatur befindet sich das Préparat in voller
Extension. Aus Abbildung 15 ist ersichtlich, dass die vertikalen x-Achsen dabei
parallel verlaufen. Daraus ergibt sich ein identisch ausgerichtetes korperfestes
Koordinatensystem von Tibia und Femur. Bei beginnender Flexionsbewegung
der Tibia um die z-Achse durch den Roboterarm andert sich die Richtung der x-
Achse. Die urspriinglich identische Ausrichtung beider Koordinatensysteme ist
damit nicht mehr gegeben. Zur Darstellung der Relativbewegungen wird das

bereits erlauterte Prinzip der Koordinatentransformation angewendet.
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Abbildung 15: Darstellung beider kdrperfester Koordinatensysteme an der Roboter / UFS — Einheit
(T = Tibia; F = Femur; X = vertikale Achse; Y = sagittale Achse; Z = Flexionsachse)

3.4.3.2 Aufbau

Aus technischen Grinden muss auf die Dreifach-Sendereinheiten des
ZEBRIS® System fir den Industrieroboter verzichtet werden. Die Festlegung
der Koordinatensysteme erfolgt stattdessen mit Hilfe des ZEBRIS® Stylus Poin-
ters und des ZEBRIS® Empfangers. Der Femur-Adapter ist uber ein Winkel-
stuck mit der Bodenhalterung fest verbunden. Seine Ausrichtung bleibt wéahrend
der Messung unverandert. Dadurch gentgt eine einmalige Digitalisierung und
Speicherung seiner Position. Bei der Messung wird nur der Tibia-Adapter be-
wegt, weshalb dieses Koordinatensystem stets neu zu definieren ist. Hierzu
sind an der Kante des Winkelstlcks drei kleine Bohrungen angebracht. Diese
Markierungen entsprechen den Sendereinheiten des Knie-Kinemators. Mit der
Spitze des ZEBRIS® Stylus Pointers werden diese Lécher nacheinander anvi-

siert und einzelne Signale Uber 5s ausgesendet. Aus den digitalisierten Refe-
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renzpunkten errechnet der Computer nun das korperfeste Koordinatensystem
der Tibia.

Die Referenzpunkte markieren den medialen und lateralen Gelenkspalt und
definieren dadurch die Flexionsachse. Abbildung 16 zeigt die Markierungen (M1
bis M3), die das koérperfeste Koordinatensystem der Tibia festlegen. Die einzel-
nen Achsen werden wie die in Kapitel 3.4.3.1 benannt. Zuséatzlich sind die bei-
den Referenzpunkte (M4 und M5) fur die Digitalisierung dargestellt. Nicht zu
sehen sind die Markierungen fir das Koordinatensystem des Femurs. Da diese
iIm Wesentlichen den Markierungen der Tibia entsprechen, wurde aus darstel-

lungstechnischen Grunden auf die Abbildung verzichtet.

Abbildung 16: Darstellung der Fixpunkte (M1 — M3) des Tibia-Koordinatensystems (x, y, z) sowie der Refe-
renzpunkte (M4 — M5) des medialen und lateralen Gelenkspaltes beim Industrieroboter
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3.4.3.3 Digitalisierung der Koordinatensysteme am Roboter

Der Unterschied zum Knie-Kinemator besteht darin, dass neben der Festlegung
der Flexionsachse auch das korperfeste Koordinatensystem der Tibia manuell
zu definieren ist. Die einmalige Digitalisierung der Position des Femur-Adapters
erfolgte zu Beginn der Versuchsreihe. Zur Digitalisierung der Koordinatensys-
teme werden die Referenzpunkte mit Hilfe des ZEBRIS® Stylus Pointers nach-
einander in vorgeschriebener Reihenfolge (M1 bis M5) manuell anvisiert. Die
Aufzeichnung und Speicherung der Signale erfolgt Gber eine Dauer von 5s mit
einer Abtastrate von 5Hz. Abbildung 17 zeigt den richtig positionierten
ZEBRIS® Empfanger, die Ruckseite des Roboterarms mit befestigtem Tibia-
Adapter und den ZEBRIS® Stylus Pointer an einem der festzulegenden Refe-

renzpunkte.

Roboter

Abbildung 17: ZEBRIS® Empfangereinheit und Referenzierung mit Hilfe des ZEBRIS® Stylus Pointers
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3.5 Prothesensystem und Operationsverfahren

3.5.1 Prothesensystem

3.5.1.1 Allgemein

Bei der verwendeten Knieprothese handelt es sich um das Modell ,Journey
Deuce® — Bi-compartmental knee system” der Firma Smith & Nephew®. Durch
sein neuartiges Design und seine veranderten Eigenschaften verkorpert dieses
System ein vollstandig neues Konzept der Endoprothetik. Anders als bei her-
kommlichen ,Knie-Totalendoprothesen” (TEP) werden bei diesem System nur
zwei Gelenkkompartimente ersetzt. Die Indikation fur dieses Modell sind Arthro-
seerscheinungen im medialen tibiofemoralen Kompartiment und im patellofemo-
ralen Gleitlager. Eine Studie belegt, dass bis zu 50% weniger Knochenmaterial
bei der Implantantion der Deuce gegeniber einer herkdbmmlichen Total-
Endoprothese reserziert wird [120]. Das gesunde laterale Kompartiment bleibt

dabei unberihrt.

Abbildung 18: Darstellung des ,Journey Deuce® — Bi-compartmental Knee System“ (Smith & Nephew ®)
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3.5.1.2 Femurkomponente

Eine groRe Besonderheit des ,Journey Deuce® - Prothesensystems*” ist der
vollstdndige Erhalt beider Kreuzbander. Durch den komplett intakten Kapsel-
Band-Apparat erwartet man eine veranderte Knie-Kinematik innerhalb des Be-
wegungsumfanges gegenuber herkbmmlichen Prothesen. Die positiven Effekte,
die durch vollstandig intakte Kreuzbander erzielt werden, sind in mehreren Stu-
dien belegt [9; 46; 234]. Der enge Radius des posterioren Condylus in der Sa-
gittalebene ermdglicht tiefe Flexionswinkel bis zu 155°. Gleichzeitig bietet der
symmetrische Schnitt des Condylus eine gréf3ere Kontaktflache gegeniiber dem
tibialen Zwischenlager. Patella-Subluxationen werden durch die vertiefte Ober-
flachenform des patellofemoralen Gleitlagers der Prothese verringert. Die gerif-
felte Innenflache sorgt flr eine ausreichende Adhasion bei der Zementierung.
Die femoralen Resektionsschnitte entsprechen denen einer herkémmlichen
TEP derselben Firma. Dadurch wird gewéhrleistet, dass dieses Modell bei einer

Revision durch eine Totalendoprothese ersetzt werden kann.

3.5.1.3 Tibiakomponente

Die asymmetrische Formgebung der Tibiakomponente bedeckt vollstandig die
kortikalen Rander des reserzierten Tibiaplateaus. Die Tibia-Grundplatte besteht
aus einer Titaniumlegierung fur hochste Biovertraglichkeit und Langlebigkeit.
Die an der Unterseite befindlichen Metallstifte sorgen fiir eine verbesserte Aus-
richtung und Fixierung der Grundplatte. Gegenuber einer keilférmigen Veranke-
rung wird hierbei weniger Knochenmasse entfernt, wodurch das Frakturrisiko
vermindert ist. Gleichzeitig verbessert die aufgeraute, von feinen Rinnen durch-
zogene Unterseite die Zementierung und Haftung des Implantats. Die verschie-
denen Starken der UHMWPE-Inlays ermdglichen eine optimale Anpassung an
die natlUrlichen Gegebenheiten des Gelenks. Das flache Design des Implantats
bietet gegenliber geformten Varianten mehr natirlichen Spielraum bei der Be-

wegung im Gelenk.
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3.5.2 Operationsverfahren

Das herstellereigene Instrumentarium vertritt das Konzept des minimal-
invasiven Operationsverfahrens. Dieses schonende Verfahren sorgt flr geringe-
ren Blutverluste und dadurch verkirzte Rehabilitations-Phasen der Patienten.
Zusatzlich bietet es ein hohes Mald an Stabilitdt und Préazision. Als feste Ar-
beitsgrundlage eignet sich eine Metallschiene mit seitlich befestigten Winkelstu-
cken, an die beide Aluminium-Zylinder wahrend der Eingriffe geschraubt sind.
Durch Verschiebung der Winkelstiicke entlang der Schiene lasst sich das ein-
gespannte Praparat in jede beliebige Position beugen. Abbildung 19 zeigt die
konstruierte Haltevorrichtung und die fertig implantierte Prothese.

Abbildung 19: Darstellung des tibialen Instrumentariums (*) und der implantierten Prothese

Die korrekte Ausrichtung des tibialen Sageblocks zur Resektion des Tibiapla-
teaus erfolgt durch eine extramedullare FUhrungsschiene. Diese ist in
Abbildung 20 am Beispiel eines linken Unterschenkels dargestellt. Als Bezugs-
punkt der Apparatur fur die Ausrichtung der Traglinie dient das obere Sprungge-
lenk (OSG). Mit Hilfe einer Schraubklemme, die am Winkelstlick befestigt ist,
kann die Fuhrungsschiene stufenlos ausgerichtet werden. Fir eine detaillierte
Darstellung des Operationsablaufes mit den einzelnen Schritten sei an dieser
Stelle auf die herstellereigene Operationsanleitung verwiesen. Auf eine umfas-

sende Beschreibung wird verzichtet.
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Abbildung 20: Darstellung der extramedulldren Fihrungsschiene mit dem Bezugspunkt OSG (*)
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3.6 Versuchsdurchfiihrung

3.6.1 Messvorgang am Knie-Kinemator

Zur Evaluation der Knie-Kinematik und den klinischen Funktionsprifungen wur-
de jedes Préparat nach festen Vorgaben nativ und nach jedem Manipulations-
zustand gemessen. Am Knie-Kinemator erfolgte mit Hilfe des ZEBRIS®-
Bewegungsmesssystems vor Beginn jeder ersten Messung die Digitalisierung
der Referenzpunkte und Festlegung der Koordinatensysteme. Jedes Praparat
durchlief zunachst eine unbelastete Flexionsbewegung. Im Anschluss daran
wurden Muskelkrafte erzeugt, um eine korpergewichtsbelastete Kniebeugung
zu simulieren. Am Anfang der Studie wurde die zu erreichende Gewichtskraft
auf 100N festgelegt. Aufgrund technischer Probleme durch Materialausfélle
musste die Gewichtskraft im weiteren Verlauf der Studie auf 50N reduziert wer-
den. Die konstante Beugegeschwindigkeit von 2mm/s wurde im Vorfeld dieser
Studie getestet und fur ausreichend empfunden [240]. Um die Genauigkeit der
Messdaten zu gewahrleisten, wurden fur jede Testbedingung stets zwei Mess-
zyklen durchgefihrt. Aus den jeweils paarigen Datensatzen ergaben sich ein-
zelne Mittelwertskurven. Dadurch konnten Abweichungen reduziert werden.
Nach Beendigung der Vorgdnge am Knie-Kinemator erfolgte der Transfer des

Préaparats an den Industrieroboter.

3.6.2 Messvorgang am Industrieroboter

Auch hier wurde zunachst das korperfeste Koordinatensystem mit Hilfe des
ZEBRIS®-Systems entsprechend der Referenzpunkte festgelegt. Aufgrund der
technisch anspruchsvolleren Konfiguration gegeniber dem Knie-Kinemator
wurde die Digitalisierung der Referenzpunkte zweifach durchgefuhrt, um exak-
tere Koordinatenpunkte errechnen zu kénnen. Ein kompletter Messzyklus des
Industrie-Roboters bestand darin, zunachst den so genannten ,Passive Path®
des Kniegelenks zu finden und aufzuzeichnen. Auf der Basis dieser kraftfreien
Beugung wurden in gleichmaRigen Abstanden definierte Krafte und Drehmo-
mente appliziert. Dadurch lieRen sich klinische Funktionstests simulieren, die
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die Stabilitat im Kniegelenk erfassen. RegelmaRiges Uberpriifen der Testappa-

raturen schlossen Messabweichungen aufgrund falscher Einstellungen aus.

3.6.3 Chirurgische Manipulation des Kniegelenks

Samtliche operativen Vorgehensweisen wurden stets vom gleichen Operateur
durchgefuhrt, um technik- und erfahrungsbedingte Unterschiede bezlglich der
chirurgischen Intervention minimieren zu kdénnen. So kénnen die gewonnenen
Daten untereinander verglichen werden. Vor der Implantation erfolgte zunachst
ein pra-operatives Roéntgen zur Begutachtung der Knochenverhaltnisse im
Kniegelenk. Unter Einhaltung der Sicherheitsbestimmungen mit entsprechender
Schutzkleidung wurde jedes Praparat mit einem mobilen Réntgengerat (BV 25,
Philips Amsterdam, Niederlande) in der Frontal- und Sagittalebene durchleuch-
tet. Im ersten Manipulationsschritt erfolgte nun die Implantation des ,Journey
Deuce®“ — Prothesensystems. Im Anschluss daran wurde zur Beurteilung des
korrekten Sitzes der Prothese ein zweites post-operatives Rontgenbild in der
Frontal- und Sagittalebene erstellt. In Abbildung 21 sind die Réntgenaufnahmen
zweier Beispielpraparate dargestellt. Dabei sind in jeweils zwei Ebenen zum
Einen die intakten Gelenkverhdltnisse (oben) und zum Anderen das zementfrei
implantierte ,Journey Deuce®"“ — Prothesensystems (unten) zu sehen.

Nach der Messung bei implantierter ,Journey Deuce®" - Prothese wurde als
zweiter Manipulationsschritt das zuvor markierte vordere Kreuzband des einge-
spannten Praparates arthroskopisch durchtrennt. Die fir den Zugang teileroff-
nete Gelenkkapsel wurde anschlie3end mit Nahtmaterial wieder fest verschlos-

sen.
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Abbildung 21: Réntgenaufnahmen des intakten Knies (oben) und nach Implantation der Prothese (unten)

(A und B = ap-Strahlengang; C und D = ml-Strahlengang)
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3.6.4 Ubersicht der Versuchsdurchfiihrung

Die folgende schematische Ubersicht zeigt den gesamten Versuchsablauf, nach
dem jedes der Praparate exakt verfahren wurde. Auf diese Weise sind Abwei-
chungen, die durch uneinheitliches Vorgehen verursacht sind, ausgeschlossen.
Gleichzeitig bleibt dabei die Vergleichbarkeit der Daten untereinander gewahr-
leistet.

Praparation
Fixierung

-

1. Messdurchlauf
intakt

-

Implantation
~Journey Deuce®"

-

2. Messdurchlauf
~Journey Deuce®" + LCA

-

Durchtrennung
LCA

-

3. Messdurchlauf
~Journey Deuce®" - LCA
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3.7 Statistische Auswertung

Die statistische Aufarbeitung der gemessenen Daten erfolgte im Biomechanik-
labor der orthopéadischen Universitatsklinik Tubingen. Das Institut fir medizini-
sche Biometrie der Universitat Tubingen tbernahm beratende Funktion beziig-
lich der statistischen Testverfahren und der Auswertung.

Ausgehend von den ermittelten Rohdaten wurden die kinematischen Messgro-
Ben in Abhangigkeit des Flexionswinkels berechnet. Die Aufbereitung der ein-
zelnen Datenkollektive beider Testapparaturen erfolgte mit der Bildung der
arithmetischen Mittelwerte aller Durchlaufe zur jeweiligen Testkondition. Aus
den vielen Kurven ergab sich somit eine Mittelwertskurve in Abhangigkeit des

Flexionswinkels fir den entsprechenden Manipulationszustandes des Knies.
Der arithmetische Mittelwert X einer Anzahl von n Messwerten ist definiert als

[103]:

Summealler x-Werte _ )X
Anzahl aller x-Werte n

X =

Als zweites Lokalisationsmal3 dient der Median (Zentralwert). Er liegt in der Mit-
te aller gemessenen Werte und wird von héchstens 50% der Werte Uber- und

unterschritten.

Stichproben mit gleichem Mittelwert kdnnen jedoch véllig unterschiedlich struk-
turiert sein. Zur besseren Beurteilung dieses Streuungsmafles um den Mittel-
wert wurde zusatzlich die Standardabweichung s berechnet.

Sie ist die Quadratwurzel der Varianz s’und folgendermaRen definiert [103]:

2

Varianz & = Summe aller Abweichungsquadrate _ Z(Xi —Y)
Zahl dler Messwerte - 1 n-1

: Z(Xi _i)z 2
Standardabweichung s= =1 = \/S_

Die Werte einer Stichprobe gelten nur fur die jeweils untersuchte Messpopulati-

on. Ziel ist es aber, die Ergebnisse fur die Grundgesamtheit geltend zu machen
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und einen Erwartungswert mit natirlicher Streuung zu bestimmen. Fiur diesen
Vorgang wird in der Statistik eine Varianzanalyse (engl. Analysis of Variance;
LANOVA®) durchgefihrt. Sie dient einer quantitativen Untersuchung von Ein-
flussgréfRen auf Versuchsergebnisse, um genauere Gesetzmaligkeiten der er-

hobenen Daten aufzuzeigen.

Mathematisch betrachtet stellen die Mittelwerte der einzelnen Testkonditionen
zufallig gezogene Stichproben dar. Deren Streuung wird nun mit Hilfe der Vari-
anzanalyse untersucht. Vergleicht man paarweise die Mittelwerte innerhalb ei-
nes unabhangigen Faktors, spricht man von der ein-faktoriellen Varianzanalyse
(engl. one-way ANOVA). In dem vorliegenden Modell sind die einzelnen Mani-
pulationszustéande der Préaparate als unabhangige Faktoren anzusehen. Zu den
abhangigen zéhlen die einzeln gemessenen kinematischen Parameter. Alle ver-
wendeten Praparate durchlaufen jeden Manipulationszustand. Daher muss eine
gemeinsame Messpopulation angenommen werden. Diese Eigenschaft wird in
der Statistik als ,repeated measure* (dt. Messwiederholung) bezeichnet. Sie
unterscheidet sich von Stichproben, die aus unterschiedlichen Messpopulatio-

nen gezogen werden.

Das Testverfahren priift, ob der beobachtete Effekt der Stichprobe ein Produkt
des Zufalls sein kdnnte. Damit wird untersucht, ob die zufallsbedingte Streuung
der Messwerte ausreicht, den beobachteten Effekt zu erklaren. Dieser ,post hoc
— Test" nach Tukey & Kramer vergleicht paarweise die Mittelwerte innerhalb der
Messpopulation beziehungsweise zwischen den gezogenen Stichproben. Der
dabei ermittelte Wert gibt das Signifikanz-Niveau in Abhangigkeit einer zuvor
definierten Irrtumswahrscheinlichkeit wieder. Betragt der p-Wert des Testverfah-
rens bei einer ublichen Irrtumswahrscheinlichkeit von a =5% weniger als 0,05
(p < 0,05), ist der beobachtete Effekt nicht zufallsbedingt. Es liegt ein statistisch
signifikanter Unterschied beider Stichproben vor. Je nach Ausgang des p-

Wertes muss eine der beiden formulierten Hypothesen H, oder H, verworfen

werden.
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4  Ergebnisse

4.1 \Vorversuche

Im Vorfeld dieser Arbeit wurden bereits Kadaverpraparate fur diverse Studien
im Biomechaniklabor der orthopadischen Universitatsklinik Tubingen verwen-
det. Die benétigten Testapparaturen mitsamt ihrer Methodik wurden im Rahmen
vorangegangener Studien evaluiert und als gultig empfunden [143; 169; 240].
Diverse Anforderungen und Probleme aus der Vergangenheit konnten im Rah-
men dieser Studie aufgegriffen und bearbeitet werden. Samtliche gewonnenen
Erfahrungswerte erwiesen sich als hilfreich bei der Durchflihrung der Versuchs-
reihe und der anschlieRenden Auswertung.

4.1.1 Einfluss der Muskelkrafte

Zur Beurteilung des Einflusses definierter Muskelkrafte auf die Knie-Kinematik
wurden separate Untersuchungen angestellt. Ziel war es, die Folgen einer be-
lasteten Kniebeugung zu evaluieren und moégliche Unterschiede bezuglich einer
unbelasteten Flexion aufzuzeigen. Die generierten Zugkrafte erzeugten tber die
Muskelziige eine Bodenreaktionskraft, die fir die Simulation eines definierten
Korpergewichts angenommen werden konnte. Das Verfahren wurde in Kapitel
3.2.3 ausfuhrlich beschrieben.

In Abbildung 22 ist die tibiale Innenrotation in Abhangigkeit des Flexionswinkels
mit verschiedenen Gewichtskréften von 0 bis 250 Newton an einem Beispiel-
praparat dargestellt [169]. Im kraftfreien Modus zeigt die tibiale Innenrotation
wahrend der Flexion einen nahezu linearen Anstieg von 0,2° auf 15°. Die Rota-
tion erreicht das Maximum bei einem Beugungswinkel von 95°. Im Vergleich
dazu ist die Tibia unter belasteten Bedingungen bereits zu Beginn der Messung
um circa 3,5° rotiert und erreicht bei 90° Beugung circa 15,7°. Je nach simulier-
ter Gewichtskraft steigt die Rotation bis zu einem Maximalwert zwischen 75°

und 85° Flexion an und fallt am Ende wieder auf niedrigere Werte ab. Deutlich
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zu sehen ist das unterschiedliche Rotationsverhalten im Vergleich zwischen
kraftfreiem und belastetem Modus. Die einzelnen Messkurven unterscheiden
sich in der Dimension ihrer Werte unter Belastung nur geringfligig. Im Verlauf

weisen sie einen ahnlichen Charakter auf.
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Abbildung 22: Darstellung der internen / externen Tibia-Rotation mit simulierten Gewichtskraften von 0 bis
250N in 50N-Schritten [169]
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4.2 Knie-Kinemator

4.2.1 Evaluation des Prothesensystems am belasteten Knie

4.2.1.1 Anterior / Posterior — Translation

Bei den intakten Kadaverpraparaten betragt die anteriore Tibia-Translation in
Bezug zum Femur bei 15° Flexion -2,0mm * 2,2mm (Mittelwert + Standardab-
weichung). Sie féllt dann bei 60° auf ein Maximum von -6,0mm + 3,6mm ab und
erreicht am Ende der Beugung -2,3mm = 5,2mm. Im Vergleich hierzu ist die
Tibia-Translation nach der Implantation des Oberflachenersatzes um durch-
schnittlich 2,0mm nach ventral verschoben. Sie folgt dennoch dem gleichen
Trend in Abhangigkeit des Flexionswinkels. Lediglich bei 30° Flexion wird ein

statistisch signifikanter Wert errechnet (p<0,033).

Die Durchtrennung des vorderen Kreuzbandes bei implantiertem Gelenkersatz
ergiebt eine weitere Zunahme der anterioren Tibia-Translation. Die Werte rei-
chen von 2,4mm + 2,2mm bei 15° Beugung bis maximal -0,3mm + 6,7mm bei
60°. Gegeniber den manipulierten Préaparaten ergiebt die Verdnderung einen
signifikanten Tibia-Vorschub im Bereich von 30° bis 90° (p<0,026). Erwartungs-
gemal ist die Differenz zwischen den intakten und den Prothesenknien mit
durchtrenntem LCA zwischen 15° und 75° Beugung signifikant unterschiedlich
(p<0,029).

Die Resultate der a/p — Translation einer simulierten belasteten Kniebeugung in
Abhéngigkeit des Flexionswinkels sind in Abbildung 23 dargestellt. Erganzend
hierzu zeigt Tabelle 4 alle P-Werte des ,post-hoc Tests" nach Tukey und Kra-

mer den Vergleich der einzelnen Testkonditionen.
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Abbildung 23: Darstellung der anterioren / posterioren Translation mit simulierter Gewichtskraft von 50N

(Mittelwertskurven von 14 Praparaten; 1 Balken = Standardabweichung;

* = Signifikanz zwischen den intakten und Prothesenknien mit LCA; + = Signifikanz zwischen den intakten

und Prothesenknien ohne LCA; # = Signifikanz zwischen den Prothesenknien mit und ohne LCA)

Tabelle 4: P-Werte des ,post-hoc Tests" nach Tukey & Kramer fur die anterior / posterior — Translation

(Signifikanzniveau p<0,05; signifikante Werte sind farblich hinterlegt)

Flexion Angle

15°

30°

45°

60°

75°

90°

Intact vs Intact vs
Deuce Deuce w/o ACL
0,068 0,029
0,033 0,000
0,282 0,003
0,362 0,008
0,857 0,025
0,998 0,068

Deuce vs
Deuce w/o ACL

0,337
0,004
0,014
0,026
0,016

0,019
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4.2.1.2 Internal / External — Rotation

Bei den intakten Gelenkverhaltnissen nimmt das Ausmald der Tibia-Rotation
gegentber dem Femur von anfanglich 4,0° £ 3,9° kontinuierlich zu. Sie erreicht
am Ende der Beugung ein Maximum von 13,9° + 10,2°. Im Vergleich bewirkt die
Implantation des ,Journey Deuce®"“ — Prothesensystems eine verminderte In-
nenrotation der Tibia von durchschnittlich 2°. Die Werte reichen von 1,8° + 4,2°
bis 11,9° + 11,0°. Sie sind dabei in mittleren Flexionsbereichen von 30° bis 60°

statistisch signifikant unterschiedlich (p<0,026).

Ein leicht differenziertes Verhalten zeigt sich nach der Durchtrennung des vor-
deren Kreuzbandes bei erhaltenem Gelenkersatz. Zu Beginn der Messung liegt
der Wert im Bereich des nativen Zustandes mit 4,3° + 6,2°, erreicht dann niedri-
gere Resultate von 9,2° + 8,8° am Ende der Messung. Das Verhalten der Tibia
bei fehlendem LCA ist somit durch eine geringer ausgepragte Innenrotation bei
zunehmender Beugung gekennzeichnet. Nach der Durchtrennung ergeben sich
fur die Prothesenknie signifikante Unterschiede nur zu Beginn der Aufzeichnung
(p<0,015). Gegenuber den intakten Verhéltnissen sind die Werte bei fehlendem
VKB im Bereich von 30° bis 75° signifikant unterschiedlich (p<0,042).

In Abbildung 24 sind die Ergebnisse der i/e — Rotation unter einer gewichtsbe-
lasteten Kniebeugung mit einer Gewichtskraft von 50N der jeweiligen Testkon-
ditionen dargestellt. Tabelle 5 zeigt die errechneten P-Werte des ,post-hoc

Tests" nach Tukey und Kramer.
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Abbildung 24: Darstellung der internen / externen Tibia-Rotation mit simulierter Gewichtskraft von 50N

(Mittelwertskurven von 14 Praparaten; 1 Balken = Standardabweichung;

* = Signifikanz zwischen den intakten und Prothesenknien mit LCA; + = Signifikanz zwischen den intakten

und Prothesenknien ohne LCA; # = Signifikanz zwischen den Prothesenknien mit und ohne LCA)

Tabelle 5: P-Werte des ,post-hoc Tests" nach Tukey & Kramer fiir die internal / external — Rotation

(Signifikanzniveau p<0,05; signifikante Werte sind farblich hinterlegt)

Flexion Angle

15°

30°

45°

60°

75°

90°

Intact vs

Deuce
0,085
0,000
0,001
0,026
0,094

0,126

Intact vs
Deuce w/o ACL

0,771
0,034
0,016
0,031
0,042

0,062

Deuce vs

Deuce w/o ACL

0,050
0,056
0,992
0,655
0,445

0,489
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4.2.1.3 Varus / Valgus — Rotation

Der letzte Parameter zur Beurteilung der Knie-Kinematik einer gewichtsbelaste-
ten Kniebeugung ist die Varus / Valgus Rotation. Diese ist in Abbildung 25 gra-

fisch veranschaulicht.

Das intakte Knie zeigt ein weitgehend ausgeglichenes Verhalten bei varischer
Ausgangsstellung mit leicht zunehmender valgischer Rotation. Die Werte be-
wegen sich hierbei innerhalb einer 1°-Rotation. Demgegenuber ist das Prothe-
senknie mit intaktem vorderem Kreuzband durch eine zunehmende varische
Rotation charakterisiert. Bei Ubereinstimmendem Ausgangswert endet die Rota-
tion mit -1,6° + 4,6° und zeigt eine durchschnittliche Abweichung von 1,2° ge-
genuber den intakten Verhaltnissen. Aufgrund der zunehmenden Standardab-
weichungen bei steigenden Flexionswinkeln sind die beobachteten Unterschie-
de jedoch nicht signifikant (p>0,266).

Das Fehlen des vorderen Kreuzbandes steigert die Varus-Rotation gegeniber
den anderen Messvorgangen zusatzlich. Die Ergebnisse reichen von -1,9° +
2,6° bei 15° Beugung bis -2,9° + 4,4° am Ende der Aufzeichnung.

In Tabelle 6 auf der folgenden Seite sind die P-Werte des ,post-hoc Tests” nach
Tukey und Kramer abgebildet. Bei einem Signifikanzniveau von p<0,05 zeigen
sich keine Unterschiede im Vergleich zwischen den intakten und manipulierten
Gelenkverhaltnissen. Lediglich der Vergleich beider manipulierter Zustande er-

gibt eine signifikante Abweichung zu Beginn der Messung (p<0,019).
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Abbildung 25: Darstellung der varus / valgus Rotation mit simulierter Gewichtskraft von 50N
(Mittelwertskurven von 14 Praparaten; 1 Balken = Standardabweichung;

# = Signifikanz zwischen den Prothesenknien mit und ohne LCA)

Tabelle 6: P-Werte des ,post-hoc Tests" nach Tukey & Kramer fiur die varus / valgus — Rotation

(Signifikanzniveau p<0,05; signifikante Werte sind farblich hinterlegt)

; Intact vs Intact vs Deuce vs
Flexion Angle
Deuce Deuce w/o ACL Deuce w/o ACL
15° 0,882 0,056 0,019
30° 0,762 0,236 0,350
45° 0,347 0,145 0,632
60° 0,266 0,157 0,825
75° 0,496 0,185 0,696

90° 0,510 0,188 0,701
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4.3 Industrieroboter

4.3.1 Evaluation der Gelenk-Stabilitat

4.3.1.1 Anterior / Posterior — Stabilitat

Fur den genauen Ablauf der Bewegungssteuerung des Industrie-Roboters wird
an dieser Stelle auf das Kapitel 3.3.3 verwiesen.

Unter der Anwendung einer anterioren Zugkraft von 130N liegt die anteriore
Tibia-Translation bei den intakten Kadaverpraparaten im Bereich zwischen
4,2mm = 0,7mm (Mittelwert £ Standardabweichung) und 7,9mm + 2,2mm. Die
Differenz gegenuber den Praparaten mit implantiertem ,Journey Deuce®" - Pro-
thesensystem betragt im Mittel Imm. Nach der Durchtrennung des vorderen
Kreuzbandes ergibt die anteriore Laxizitat ein Minimum von 13,2mm + 2,9mm
und ein Maximum von 22,2mm = 4,1mm. Die Differenz gegenuber den anderen
Testkonditionen ist im gesamten Flexionsbereich statistisch signifikant unter-
schiedlich (p<0,001).

Die Ergebnisse der posterioren Zugkraft von 130N zeigen, dass die Tibia zwi-
schen 3,8mm + 0,8mm und 8,6mm = 2,3mm nach hinten verschoben wird.
Nach der Implantation des Oberflachenersatzes vergrof3ert sich die posteriore
Translation um durchschnittlich 2mm. Sie ist damit bei 75° und 90° Flexion sig-
nifikant unterschiedlich (p<0,034 und p<0,001). Die Durchtrennung des vorde-
ren Kreuzbandes hat auf die posteriore Laxizitat des Prothesenknies keinen
relevanten Einfluss. Dagegen ist der Vergleich mit den intakten Verhaltnissen
bei 90° Flexion signifikant (p<0,005).

Abbildung 26 zeigt die Resultate der Tibia-Translation in Abhangigkeit einer
anterioren und posterioren tibialen Zugkraft von je 130N. Dazu sind in Tabelle 7
die einzelnen P-Werte des ,post-hoc Tests” nach Tukey und Kramer dargestellt.
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Abbildung 26: A/P Laxizitat bei einer anterioren (oben) und posterioren (unten) tibialen Zugkraft von 130N

(Mittelwertskurven von 14 Praparaten; 1 Balken = Standardabweichung;

* = Signifikanz zwischen den intakten und Prothesenknien mit LCA; + = Signifikanz zwischen den intakten

und Prothesenknien ohne LCA; # = Signifikanz zwischen den Prothesenknien mit und ohne LCA)
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Tabelle 7: P-Werte des ,post-hoc Tests" nach Tukey & Kramer fiir die anterior / posterior — Laxizitat
(oben = 130N anteriore Zugkraft; unten = 130N posteriore Zugkraft)
(Signifikanzniveau p<0,05; signifikante Werte sind farblich hinterlegt)

; Intact vs Intact vs Deuce vs
Flexion Angle
Deuce Deuce w/o ACL Deuce w/o ACL
0° 0,517 0,000 0,000
15° 0,937 0,000 0,000
30° 0,948 0,000 0,000
45° 0,895 0,000 0,000
60° 0,935 0,000 0,000
75° 0,974 0,000 0,000
90° 0,999 0,000 0,000
; Intact vs Intact vs Deuce vs
Flexion Angle
Deuce Deuce w/o ACL Deuce w/o ACL
0° 0,068 0,051 0,966
15° 0,101 0,234 0,997
30° 0,673 0,702 0,979
45° 0,919 0,923 0,994
60° 0,314 0,241 0,826
75° 0,034 0,062 0,851
90° 0,001 0,005 0,935
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4.3.1.2 Rotations — Stabilitat

Unter der Anbringung eines internen tibialen Drehmoments von 5Nm rotieren
die nativen Praparate von 9,3° + 2,5° (Mittelwert £ Standardabweichung) bei 0°
Flexion bis maximal 26,1° + 4,6° bei 45° Beugung nach innen. Nach der Implan-
tation weisen die Praparate eine zu Beginn starker nach innen rotierte Tibia mit
15,9° £ 4,1° auf, die bis 30° auf insgesamt 27,6° £ 6,2° ansteigt. Innerhalb die-
ses Bereiches ist sie signifikant unterschiedlich (p<0,006). Durch das Fehlen
des vorderen Kreuzbandes nimmt die Innenrotation der Tibia um durchschnitt-

lich weitere 2° - 3° zu. Der beobachtete Effekt ist jedoch gering.

Gegeniber einem externen tibialen Drehmoment von 5Nm reagieren die intak-
ten Kadaverpraparate mit einer Auf3enrotation von 9,9° £ 3,0° bis maximal 14,7°
+ 8,1°. Jedoch ist die rotatorische Laxizitat durch die chirurgische Intervention
um durchschnittlich 3° - 5° gesteigert. Bei allen getesteten Flexionswinkeln ist
ein signifikanter Unterschied zu verzeichnen (p<0.010). Das Fehlen des vorde-
ren Kreuzbandes resultiert in einer weiteren Zunahme der Auf3enrotation auf
maximal 21,7° + 12,4° bei 90° Beugung. Lediglich im Vergleich mit den intakten
Knien zeigen beide manipulierten Zustande signifikante Abweichungen
(p<0,009 bzw. p>0,142). Untereinander wird dieser Effekt jedoch nicht beo-
bachtet.

In Abbildung 27 sind die Ergebnisse der rotatorischen Laxizitat in Abhangigkeit
der Kraftrichtung des Drehmoments dargestellt. Erganzend dazu zeigt Tabelle 8

die errechneten P-Werte des ,post-hoc Tests* nach Tukey und Kramer.
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Abbildung 27: I/E Laxizitat bei einem internen (oben) und externen (unten) tibialen Drehmoment von 5Nm

(Mittelwertskurven von 14 Praparaten; 1 Balken = Standardabweichung;

* = Signifikanz zwischen den intakten und Prothesenknien mit LCA; + = Signifikanz zwischen den intakten

und Prothesenknien ohne LCA; # = Signifikanz zwischen den Prothesenknien mit und ohne LCA)
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Tabelle 8: P-Werte des ,post-hoc Tests" nach Tukey & Kramer fiir die internal / external — Laxizitat
(oben = 5Nm internes Drehmoment; unten = 5Nm externes Drehmoment)
(Signifikanzniveau p<0,05; signifikante Werte sind farblich hinterlegt)

; Intact vs Intact vs Deuce vs
Flexion Angle
Deuce Deuce w/o ACL Deuce w/o ACL
0° 0,000 0,000 0,098
15° 0,000 0,000 0,115
30° 0,006 0,008 0,560
45° 0,732 0,576 0,827
60° 0,667 0,581 0,859
75° 0,866 0,774 0,927
90° 0,957 0,867 0,926
; Intact vs Intact vs Deuce vs
Flexion Angle
Deuce Deuce w/o ACL Deuce w/o ACL
0° 0,000 0,000 0,142
15° 0,004 0,002 0,198
30° 0,002 0,001 0,225
45° 0,001 0,001 0,325
60° 0,002 0,001 0,327
75° 0,010 0,009 0,475
90° 0,004 0,006 0,575
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4.3.1.3 Varus / Valgus — Stabilitat

Die letzte klinische Funktionsprifung ist die mediale beziehungsweise laterale
Aufklappbarkeit der Tibia relativ zum Femur. Diese wurde unter Anbringung

eines valgischen bzw. varischen Drehmoments von 5Nm untersucht.

Fur die nativen Praparate reichen Valgus- und Varus-Rotation der Tibia von
1,1° £ 0,7° bis maximal 2,8° + 1,9°, beziehungsweise von 1,9° £ 1,7° bis maxi-
mal 5,1° + 2,8° bei 90° Flexion. Die Implantation des bikompartimentellen
~Journey Deuce®" — Prothesensystems resultiert in einer gesteigerten Valgus-
Rotation auf 1,6° £ 0,9° in voller Streckung und auf 3,8° + 2,1° am Ende der
Beugung. Die Varus-Rotation wird durch die chirurgische Intervention jedoch
nicht beeinflusst. Die Differenz zueinander betragt weniger als 0,4°. In beiden
Fallen ergeben sich keine statistisch signifikanten Unterschiede (p>0,051 bzw.
p>0,129).

Auf die Durchtrennung des vorderen Kreuzbandes folgt eine Zunahme der Val-
gus-Rotation um durchschnittlich 2°. Das Maximum der Rotation betragt 5,9° +
5,0° bei 90° Beugung. Der beobachtete Unterschied ist jedoch nicht signifikant
(p>0,076). Zusatzlich ist die Varus-Rotation gegentber den anderen Testkondi-
tionen gesteigert. Das Ausmald der Rotation reicht von anfangs 2,8° + 1,6° bis
7,1° £ 3,6° am Ende der Flexion. Daraus ergibt sich ein signifikanter Unter-
schied durch das fehlende VKB gegentiber den Prothesenknien mit intaktem
VKB uber den gesamten Flexionsbereich (p<0,029). Zusatzlich ist der Effekt
gegeniber den intakten Praparaten bei 15°, 30° und 90° Beugung zu verzeich-
nen (p<0,045).

Die Resultate sind in Abbildung 28 auf der folgenden Seite dargestellt. Die er-
rechneten P-Werte des ,post-hoc Tests* nach Tukey und Kramer sind in
Tabelle 9 abgebildet.
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Abbildung 28: V/V Laxizitat bei einem valgischen (oben) und varischen (unten) Drehmoment von 5Nm

(Mittelwertskurven von 14 Praparaten; 1 Balken = Standardabweichung;

* = Signifikanz zwischen den intakten und Prothesenknien mit LCA; + = Signifikanz zwischen den intakten

und Prothesenknien ohne LCA; # = Signifikanz zwischen den Prothesenknie mit und ohne LCA)
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Tabelle 9: P-Werte des ,post-hoc” Tests nach Tukey & Kramer fiir die varus / valgus — Laxizitat

(oben = 5Nm valgisches Drehmoment; unten = 5Nm varisches Drehmoment)

(Signifikanzniveau p<0,05; signifikante Werte sind farblich hinterlegt)

Intact vs

Flexion Angle

00

15°

30°

45°

60°

75°

90°

Deuce
0,117
0,051
0,262
0,156
0,266
0,159

0,486

Intact vs

Flexion Angle

00

15°

30°

45°

60°

75°

90°

Deuce
0,505
0,129
0,972
0,985
0,990
0,730

0,940

Intact vs
Deuce w/o ACL

0,019
0,001
0,012
0,025
0,021
0,012

0,033

Intact vs
Deuce w/o ACL

0,107
0,024
0,007
0,081
0,091
0,120

0,045

Deuce vs
Deuce w/o ACL

0,287
0,076
0,084
0,262
0,149
0,166

0,127

Deuce vs
Deuce w/o ACL

0,002
0,000
0,000
0,009
0,029
0,004

0,016
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4.4 Zusammenfassung der Ergebnisse

Zunachst wurde im Rahmen vorangegangener Studien gezeigt, dass die Appli-
kation von Muskelkraften gegeniiber dem kraftfreien Modus diskrete Abwei-
chungen bei den tibialen Relativbewegungen hervorruft. Zudem konnte veran-
schaulicht werden, dass die verwendeten Kadaverpraparate einer nattrlichen

Streuung unterliegen.

Die Implantation der ,Journey Deuce®" — Prothese hat auf die Varus / Valgus —
Rotation gegenuber den nativen Gelenkverhéltnissen unter Belastung keinen
Einfluss. Fur die anteriore Tibia-Translation besteht nur bei 30° Beugung ein
signifikanter Unterschied (p<0,033). Die interne Tibia-Rotation ist dagegen im
mittleren Flexionsbereich (30° - 60°) durch signifikant unterschiedliche Werte
gekennzeichnet (p<0,026). Insgesamt werden hierbei keine klinisch relevanten
Abweichungen beobachtet. Der Zustand nach durchtrenntem vorderen Kreuz-
band bei implantierter ,Journey Deuce®" — Prothese bewirkt eine signifikante
Zunahme der anterioren Tibia-Translation Uber nahezu den gesamten Flexi-
onsbereich (p<0,026). Dagegen werden die Tibia-Rotation und die Varus-
Rotation durch das Fehlen des VKB nicht beeinflusst.

Bei den passiven klinischen Funktionsprifungen ist das ,Journey Deuce®" —
Prothesensystem gegeniber den nativen Praparaten fur die anteriore Zugkraft
und die Varus / Valgus Laxizitat unverandert. Die Tibia-Rotation wird dagegen
durch ein internes Drehmoment bei niedrigen Flexionswinkeln und durch ein
externes Drehmoment bei allen Flexionswinkeln beeinflusst (p<0,006 und
p<0,01). Der Trend bleibt dabei jedoch erhalten. Die arthroskopische Durch-
trennung des VKB bei implantiertem Oberflachenersatz zeigt fir die anteriore
und varische Laxizitat inre Wirkung. Dabei sind die Préaparate einer signifikanten
Zunahme der aufgezeichneten Werte (p<0,00 und p<0,029) ausgesetzt. Auf die
posteriore und die Rotations-Stabilitat hat die Durchtrennung des vorderen

Kreuzbandes keinen relevanten Einfluss.
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5 Diskussion

5.1 Allgemein

Ein grundlegendes Ziel samtlicher in-vitro Studien ist die Etablierung eines
Testverfahrens, um Bewegungen unter physiologischen Bedingungen im Labor
zu simulieren. Limitationen seitens der technischen Gerate oder Materialien
kénnen dazu fuhren, dass physiologische Gegebenheiten nur ndherungsweise
erreicht werden. Daher ist es erstrebenswert, durch sinnvollen Einsatz der ver-
fugbaren Ressourcen und Technologien ausreichende Simulationsbedingungen

zu schaffen.

Jedoch werden in-vitro Studien je nach ihrer Fragestellung ab einem gewissen
Punkt ihre Grenzen aufgezeigt. Fundierte wissenschaftliche Aussagen kdnnen
daher nicht nur im Labor geformt werden. Zusatzlich sind umfassende Patien-
ten-Studien mit subjektiven und objektiven Gesichtspunkten notwendig. In-vitro
Studien sind gut geeignet um neue Denkansatze zu schaffen und wissenschaft-
liche Uberlegungen zu vertiefen. AuRerdem gestatten sie Untersuchungen, bei

denen Patienten aus ethischen Grinden nicht einbezogen werden kdnnen.



5 Diskussion 85

5.2 Diskussion der verwendeten Materialien

5.2.1 Kadaverpraparate

Die Verwendung von Kadaverpraparaten ist gegentber zahlreichen in-vivo Stu-
dien nach wie vor ein gangiges Verfahren in der Biomechanik, insbesondere fir
die Untersuchung von Prothesensystemen oder OP-Techniken [52; 65; 66; 67;
112; 127; 135; 150; 180; 212; 242].

Der wesentliche Vorteil eines in-vitro Verfahrens ist die mehrfache Verwendung
der Préparate in unterschiedlichen Manipulationszustanden. Die experimentelle
Datenerhebung geht somit aus demselben Praparat hervor und ermdglicht ei-
nen besseren Vergleich. Gleichzeitig ist dadurch die Abweichung innerhalb der
einzelnen Praparate reduziert [232]. AuBerdem lassen sich Einflisse von Mus-
kulatur und Bandern leicht evaluieren, da eine Manipulation dieser Krafte in-vivo
schwierig ist. Fur ein homogenes Datenkollektiv wurden ausschlie3lich linke
Praparate verwendet. Dies erleichterte die Konfiguration der Messgerate und
Operationsinstrumente. Es konnten auch mess- und lagebedingte Abweichun-

gen minimiert werden.

Bei der Verwendung von Kadaverpréaparaten von Gewebebanken ist der indivi-
duelle Zustand zu beriicksichtigen. Die einzelnen Praparate weisen anatomi-
sche Unterschiede auf. Daraus ergibt sich eine natirliche Streubreite der kine-
matischen Parameter. Die Knie wurden nach bestimmten Gesichtspunkten vor
ihrer Verwendung inspiziert. Ausschlusskriterien fir diese Studie waren grobe
Deformierungen, Frakturen oder sonstige Auffalligkeiten der Gelenke. Derartige
Veréanderungen unterliegen unphysiologischen Bedingungen, wodurch die ge-

wonnenen Messdaten verzerrt werden kénnten.

Nicht immer wiesen die Kadaverpraparate die entsprechenden pathologischen
Verhéltnisse fur die Verwendung des ,Journey Deuce®“ — Prothesensystems
auf. Die mediale Gonarthrose mit begleitender Chondromalazie des retropatel-
laren Gleitlagers ist typischerweise mit einer Varus Deformitat der mechani-
schen Beinachse verbunden. Daraus resultieren unterschiedlich ausgepréagte
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pathologische Veranderungen von Kapsel und Bandern, die die Messungen
beeinflussen. Auch ist anzunehmen, dass sich der Zustand der Béander von Ka-
daverpraparaten, gesunden Kniegelenken von Probanden und arthrotischen
Gelenken unterscheidet. Histopathologische Studien konnten diesbeziglich in
47% der Falle Anzeichen einer degenerativen Veranderung des vorderen
Kreuzbandes bei arthrotischen Knien nachweisen [50]. Aus diesen Griinden
wurde intraoperativ sichergestellt, dass samtliche Strukturen des Kapsel-Band-
Apparates eine ausreichende Zugspannung aufweisen. Dadurch konnte ein

korrekter Sitz der Prothese gewahrleistet werden.

Aufgrund einer Studie von Varadarajan et al. [219] gibt es geschlechterspezifi-
sche Unterschiede bei der rotatorischen Komponente der Knie-Kinematik. Das
Ausmald der Tibia-Rotation betrug bei weiblichen Probanden 18,2° gegeniber
12,4° bei mannlichen. In der Kadaver-Studie von Hsu et al. [112] konnte eine
35%ige erhohte rotatorische Laxizitiat und eine 25% geringere Verwindungs-
steifigkeit bei weiblichen Praparaten verzeichnet werden. In der vorliegenden
Studie wurden mannliche und weibliche Praparate verwendet. Diese Tatsache

ist bei der Interpretation der Ergebnisse zu bertcksichtigen.

Die tief gefrorenen Préaparate wurden fur circa 12-14 Stunden bei Raumtempe-
ratur aufgetaut. Den Studien von Noyes et al. [174] und Vanbrocklin et al. [218]
zufolge hat das Einfrieren keinen relevanten Einfluss auf die mechanischen Ei-

genschaften von Kadaverpraparaten.
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5.3 Diskussion der angewendeten Methoden

5.3.1 Operationsverfahren

Bei allen operativen Eingriffen sind individuelle anatomische Beschaffenheiten
des Situs keine Seltenheit. Aus diesem Grund sind unterschiedliche Grof3en der
Instrumente und Prothesenkomponenten verfligbar. Eine standardisierte Vor-
gehensweise bei den Operationen erhodhte die Vergleichbarkeit der gewonne-
nen Daten. Zuséatzlich wurden alle Eingriffe von demselben Operateur durchge-

fuhrt, um operationsbedingte Unterschiede auszuschliel3en.

Normalerweise orientieren sich die Instrumente fir die Sageschnitte an exter-
nen Landmarken, wie zum Beispiel das obere Sprunggelenk oder die Tuberosi-
tas tibiae. Die Ausrichtung der Instrumente gestaltete sich in diesem Fall ein-
fach, da Ober- und Unterschenkelknochen frei prapariert vorlagen. Die tibiale
Orientierung erfolgte anhand des sichtbaren Knochens. Mit Hilfe des Spann-
werkzeuges wurde der abfallende Winkel des Tibia-Plateaus eingestellt. Somit
waren die Instrumente fur die entsprechenden Sageschnitte optimal ausgerich-
tet. Alle Praparate wurden nach der Implantation klinisch auf Stabilitdt und Be-
weglichkeit Uberprift. Zusammen mit der anschlieRenden Réntgendurchleuch-

tung konnte so ein korrekter Sitz der Prothese sichergestellt werden.

Die chirurgische Manipulation des Kapsel-Band-Apparates ist eine gegenwarti-
ge Therapieoption. Bei Deformitdten und weichteilbedingten Steifigkeiten sind
entsprechende anatomische Strukturen des Gelenkes vermehrt gespannt. Wah-
rend eines Eingriffes werden die jeweiligen Geflige des Kapsel-Band-Apparates
sequentiell entlastet, um die Zugspannung zu reduzieren. Dadurch verringert
sich die weichteilbedingte Steifigkeit des Gelenks. Dieses Verfahren wird als
~Weichteilrelease" (engl. ,Soft Tissue Balancing“) bezeichnet, dessen Erfolg
durch zahlreiche Studien belegt ist [25; 125; 131; 217; 230]. Beispielsweise
fuhrt laut Matsueda et al. [159] ein mediales bzw. laterales ,Release” zu einer
signifikanten Abweichung der Varus / Valgus — Laxizitat. Nach Saeki et al. [196]
bewirkt die Durchtrennung des medialen Kollateralbandes eine gesteigerte Val-
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gus — Laxizitat. Diese wird durch das fehlende hintere Kreuzband noch zusatz-
lich erhdht. Mdglicherweise stellt die Manipulation des Kapsel-Band-Apparates
einen klinisch relevanten Faktor dar. Derartige Veranderungen kdnnten die Sta-

bilitdt und Kinematik beeinflussen und sollten daher bertcksichtigt werden.

5.3.2 Implantation des Prothesensystems

Die Implantation eines Oberflachenersatzes kann sowohl zementiert als auch
zementfrei erfolgen. Wesentliche Faktoren sind neben dem Alter und Zustand
des Knochens die Mobilisationsfahigkeit des Patienten [114; 129]. Abhangig
von der Indikation bieten beide Verfahren gleichermaf3en Vor- und Nachteile.

Zahlreiche Patientenstudien zeigten gute Ergebnisse bezlglich der Haltbarkeit
gegenuber aseptischen Lockerungen. Whiteside et al. [229] und Hofmann et al.
[108] beschrieben in ihren Studien eine Bestandigkeit von unzementierten Tota-
lendoprothesen von 99,5% bzw. 95,1% nach 10 Jahren. Nach der Studie von
Chockalingham et al. [43] betrug die Lockerung der unzementierten Femur-
komponenten nach 6 Jahren 9,8% und 0,6% bei den zementierten. Ritter et al.
[190] konnten die guten Ergebnisse mit einer Haltbarkeit von 96,8% nach 20
Jahren bei unzementierten Tibiakomponenten bestatigen. Bei zementierten To-
talendoprothesen erbrachte eine Studie von Ranawat et al. [186] eine Bestan-
digkeit von 94,6% nach 15 Jahren bezlglich aseptischen Lockerungen. Duffy et

al. [62] erreichten mit 94% nach 10 Jahren vergleichbare Resultate.

Bei der Verbindung des Fremdmaterials mit dem Knochen handelt es sich um
einen vitalen Prozess. Dieser ist bei in-vitro Studien jedoch nicht vorhanden.
Allerdings ist die molekulare Verschmelzung erst nach einer gewissen Zeit ab-
geschlossen. Postoperativ unterscheidet sich der feste Sitz der Prothese zwi-

schen in-vitro Kadaverpréaparaten und echten Patientenknien daher nicht.

5.3.3 Ultraschall — Bewegungsmesssystem

Neben den weichgewebe-gestiutzten Markern aus dieser Studie besteht die
Moglichkeit, die Peilsender direkt an den Knochen zu fixieren [22; 52; 175]. Die-

se Methode ist jedoch ausschlieflich fir Kadaverstudien vorgesehen, da eine
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derartige Manipulation in-vivo ethisch nicht vertretbar ist. In beiden Féllen er-
folgt die Definition von lokalen korperfesten Koordinatensystemen mit Hilfe von
anatomischen Landmarken. Ein Ubliches Verfahren dabei legt die anatomische
transepicondylare Achse als Basis fur die Berechnungen fest. Andere digitale
Referenzpunkte, wie etwa die geometrisch zentrale Achse, werden haufig ge-
nutzt. Somit ist beim Vergleich von verschiedenen Studien auf die jeweilige Me-
thodik zu achten, da unterschiedliche Referenzen angefuhrt werden kénnen
[168].

Der wesentliche Vorteil des Ultraschall-Messsystems ist die leichte Handha-
bung und damit praktische Anwendbarkeit. Zusatzlich ist es durch die Konfigu-
ration der Sender gegenuber Artefakten bei der Messung nicht anfallig. Die T-
Stucke mit den jeweils drei Sendern sind an den Tragern des Knie-Kinemators
befestigt und bewegen sich bei der Beugung mit. Die kalkulierten Koordinaten-
systeme als Grundlage der Berechnung der Kinematik kdnnen prazise bestimmt
werden. Daher lassen sich bereits kleinste Positionsdnderungen der Praparate
erkennen, die sich im gesamten Verlauf deutlich hervorheben. Nach der Studie
von Mdller et al. [169] bietet die Kombination von Knie-Kinemator und Ultra-
schall-System ein hohes Mal} an Reproduzierbarkeit und Prazision bei den
Messungen. Bei einer Genauigkeit von 1mm bzw. 0,5° fur translationale bzw.
rotatorische Bewegungen kann das System klinisch relevante Unterschiede
aufzeichnen. Die Apparatur von MacWilliams et al. [149] erreichte nahezu iden-
tische Werte von 1,8mm bzw. 0,5°. Somit ist das gezeigte Verfahren in der La-
ge, wissenschatftlich relevante Abweichungen der kinematischen Parameter zu

erfassen.

Gangige Alternativen zu den ultraschall-gestitzten Methoden sind optische
oder elektromagnetische Systeme. Der wesentliche Unterschied gegeniber
dem Ultraschall sind Lichtsignale bzw. elektromagnetische Wellen. Das Prinzip
der Datenerfassung ist jedoch identisch und besitzt somit dhnliche Vorteile. Das
optoelektronische Messverfahren zur Evaluation der Knie-Kinematik an Kada-
verpraparaten wurde unter anderem in den Studien von Jenny et al. [119] und

Withrow et al. [231] verwendet. Das elektromagnetisch gekoppelte System von
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D’Lima et al. [53] erreichte mit 0,76mm und 0,15° eine sehr gute Auflosung fur
translationale und rotatorische Bewegungen in deren Kadaverstudie.

Ein gemeinsames Problem ist die individuelle Ausrichtung mit Hilfe anatomi-
scher Landmarken und das Einbringen der Préaparate in eine feste Vorrichtung
[20; 148]. Eine einheitliche Definition der Flexionsachse gestaltet sich schwierig,
da das menschliche Kniegelenk einem Drehscharniergelenk &hnelt. Die Bewe-
gungen finden somit in mehreren Ebenen statt. Das kinematische Zentrum des
Kniegelenks kann daher nur nédherungsweise definiert werden und fuhrt zu Ab-
weichungen bei der Festlegung. Aus diesem Grund wurde die Digitalisierung
der Referenzpunkte mehrfach wiederholt, um die Flexionsachse mit Hilfe von

Mittelwerten hinreichend zu bestimmen.

Der Literatur zufolge werden in klinischen Studien héufig moderne Magnetreso-
nanztomogramme (MRT) und orthogonale 3-D Fluoroskopien verwendet. Die
Definition der Flexionsachse mit Ultraschall-Systemen ist in-vivo schwierig
durchzufiihren. Die Arbeitsgruppen um Li, DeFrate et al. [56; 57; 106; 117; 134;
137; 177] nutzen dieses Verfahren zur Aufzeichnung von Bewegungsbildern der
Studienpatienten. Mit Hilfe der MR-Schnittbilder werden anschlieRend digitale
3-D Kniemodelle rekonstruiert. Der wesentliche Nachteil des Verfahrens ist die
Anfalligkeit gegeniiber den Metallteilen des Oberflachenersatzes. Die daraus
resultierenden Artefakte bei der Bildgebung stellen einen schwer kalkulierbaren
Faktor zur Beurteilung der Ergebnisse dar [132; 207]. Somit ist der Einsatz ei-
ner Bildgebung nicht zuletzt wegen des grofReren technischen Aufwandes fir in-
vitro Studien ungeeignet.

Zusammenfassend ist zu sagen, dass akustische und optische Messverfahren
fur Kadaverstudien unter Laborbedingungen gut geeignet sind. Eine etablierte

Konfiguration erleichtert dabei die Datenerhebung.

5.3.4 Knie-Kinemator

5.3.4.1 Allgemein

Fur den Patienten und den Kliniker ist die postoperative Beweglichkeit nach der

Implantation eines Gelenkersatzes besonders wichtig. Derartige Einschrankun-
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gen haben negative Auswirkungen auf die Lebensqualitat und sind daher uner-
wuinscht. Entscheidend fur die Knie-Kinematik sind aktive Muskelkrafte. Auf
diese Weise werden Faktoren berlcksichtigt, die erst unter der Anbringung von
Lasten auftreten. Eine physiologische Kinematik unterliegt somit den Einfliissen
von Kompressions- und Scherkraften, die auf das Gelenk und damit auf die

Prothese einwirken.

Ein wichtiges Kriterium zur Qualifizierung eines in-vitro Messverfahrens ist die
Reproduzierbarkeit der Daten. Der einheitliche Versuchsablauf verhinderte
Messabweichungen, die durch unterschiedliches Einspannen oder Digitalisieren
der Referenzpunkte verursacht wurden. Jeweils zwei durchgefiihrte Messungen
erhohte die Machtigkeit der Daten, indem Mittelwerte gebildet wurden. In der
Studie von Mdller et al. [169] wurden durch diverse Versuchsreihen reprodu-
zierbare Daten einzelner Messvorgange generiert, die im Mittel 0,76° und weni-
ger als 1Imm voneinander abwichen. Aul3erdem wurde gezeigt, dass ein erneu-
tes Einspannen und Digitalisieren keinen relevanten Einfluss auf die Messun-
gen hatte [169].

5.3.4.2 Applikation dynamischer Muskelkrafte

Das Knie mit seinen Bandern ist fur Krafte ausgelegt, die weit Gber denen bei
klinischen Untersuchungen liegen [80]. Man unterscheidet zwischen externen
Lasten, die durch das Korpergewicht oder beschleunigte Bewegungen hervor-
gerufen werden, und internen Lasten. Diese resultieren von Muskelkontraktion
und Zugspannungen der Bander und sorgen fir ein aufrechtes Kraftegleichge-
wicht [10].

Eine Limitation dieser Studie ist die Forderung nach einer korpergewichts-
adaptierten Simulation einer Kniebeuge. Wie bereits in Kapitel 3.2.1 beschrie-
ben, wird das angestrebte Korpergewicht durch die Aktivitat der Muskelziige mit
entsprechendem Registrieren durch die Kraftmessdose erreicht. Aufgrund von
Materialausfallen musste die Kraft in dieser Studie auf 50N reduziert werden,
das einem Korpergewicht von etwa 10kg entspricht. Wenige Studien konnten
dazu eine &hnliche Problematik schildern [143; 149; 166; 206]. Die Tatsache,
dass ein grolReres Korpergewicht zu steigenden Kontaktkraften entlang der
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Knochen fuhrt, lasst eine signifikante Gelenk-Stabilitat vermuten. So wurde bei
Kadaverpraparaten eine bis zu 66% verringerte Tibia-Translation durch simu-
lierte Kompressionskrafte und Lasten der Extensorengruppe festgestellt [215].
Dazu konnten Mdller et al. [169] und Hirokawa et al. [107] beweisen, dass die
Kinematik durch den Einfluss von Muskelkraften gegentber unbelasteten Be-
wegungen signifikant verandert wurde. Es konnte jedoch gezeigt werden, dass
das Steigern der applizierten Lasten nur eine geringfiigige Anderung der Kine-
matik bewirkte. Daher kénnen bereits relativ niedrige Krafte klinisch relevante
Unterschiede aufzeigen. Hohere Kréafte liefern dagegen nicht zwangslaufig ein
gualitativ besseres Ergebnis. In Anbetracht der Materialschonung ist es daher
unndtig, in-vitro Studien am Rande der mechanischen Belastbarkeit durchzu-

fuhren.

Als weiteren Punkt ist die konstante Kraft der ischiocruralen Muskulatur von
20N zu nennen. Multiple agonistische und antagonistische Krafte bilden insge-
samt ein mechanisch undeterminiertes System. Daher sind relevante Einfllisse
schwierig zu beurteilen [143]. Einige Studien konnten eine signifikante Beein-
flussung der Knie-Kinematik durch unterschiedlich starke Lasten der ischiocru-
ralen Muskulatur belegen [136; 149; 166]. Allerdings verhalten sich die aufge-
brachten Kréfte der ischiocruralen Muskulatur wéhrend einer nattrlichen Knie-
beuge laut Escamilla et al. [70] relativ konstant. Aus diesem Grund wurden kon-
stant niedrige Kréafte verwendet, um undeterminierte Stdrfaktoren zu isolieren

und gleichzeitig die Validitat dieses Modells zu erhalten.

5.3.4.3 Limitation des Bewegungsumfangs

Die ersten kreuzbanderhaltenden Prothesenmodelle verfigten nur tber einen
eingeschréankten Beugungsradius. Die Autoren Cloutier et al. [45] und Cracciolo
et al. [49] haben Studien Uber das Beugelimit von verschiedenen kreuzbander-
haltenden Total-Endoprothesen zwischen 1986 und 1988 beziehungsweise
1979 veroffentlicht. Dabei wurde von einem Flexionslimit von 107° beziehungs-
weise 104° berichtet [45; 49]. Neue Prothesenkonzepte zeichnen sich dagegen
durch ein verbessertes Design aus, wodurch Winkel bis 130° Beugung erreicht
werden konnen [13; 167].
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Bisher erlaubt die technische Konfiguration des Knie-Kinemators keine Beu-
gung der Préparate aus voller Streckung nur durch applizierte Muskelkrafte. Die
grodte Gefahr dabei ist ein progredientes Durchdricken in eine sogenannte
Hyperextensionsstellung. Dadurch konnte das Praparat moéglicherweise be-
schadigt und die Messwerte verfalscht werden. Dieses mechanische Problem
eines vertikal aufgebauten Kinemators ist bereits in anderen Studien beschrie-
ben worden [143; 149]. Im Hinblick auf klinisch relevante Informationen ist diese

Einschrankung der ersten 15° Beugung jedoch als gering einzustufen.

Die meisten taglichen Aktivitditen wie Gehen, Aufstehen oder Treppensteigen
bewegen sich im Bereich zwischen voller Streckung und 90° Beugung. Daher
wurde der maximale Flexionswinkel in dieser Studie auf 90° festgelegt. Die ge-
nannten Beschréankungen der Messungen sind somit nicht durch das ,Journey

Deuce®" — Prothesensystem bedingt.

Schlussfolgernd ist zu sagen, dass mit dem dargestellten Verfahren prazise

kinematische Messungen durchgefuhrt werden kénnen.

5.3.5 Industrieroboter

5.3.5.1 Allgemein

Als zweite Testapparatur wurde der Industrieroboter mit einem ,Universal Force
Sensor” zur Evaluation der passiven Laxizitat verwendet. Das Bewegungsaus-
mald des Roboterarms verfligt Uber sechs Freiheitsgrade mit einer Wiederhol-
genauigkeit von = 0,2mm bei seinen Bewegungen. Der UFS registriert externe
Krafte und Drehmomente in sechs Freiheitsgraden eines Koordinatensystems
mit einer Genauigkeit von 0,2N beziehungsweise 0,01Nm. Die prazisen Auf-
zeichnungen der kinematischen Parameter durch den UFS sind dabei ein gro-
Ber Vorteil. Hsu et al. [112] und Kanamori et al. [121] haben mit einer ahnlichen
Konfiguration kinematische Messungen an Kadaverpréaparaten durchgefuhrt.
Die Werte der translationalen und rotatorischen Laxizitat sind mit dieser Arbeit

vergleichbar.
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5.3.5.2 Gelenk-Stabilitat

Fur den Kliniker ist die Stabilitdt des Knies nach der Implantation eines Gelenk-
ersatzes entscheidend. Diese wird als wichtigen Faktor des postoperativen Er-
folges angesehen [72; 163]. Durch die fehlende Stabilitdt im Gelenk sind ab-
norme Bewegungen moglich. Somit ist die Funktionalitat des Implantates unbe-
friedigend. Langfristig kbnnen instabile Prothesen zu Lockerungen fuhren, die in
einem Implantatversagen enden. Die Instabilitat ist fir 10% - 22% der erforder-
lichen Revisionen verantwortlich [37; 178; 222]. Fur die Stabilitat sind neben der
Muskulatur auch passive Strukturen zustandig. Um diesen Effekt zu ermitteln,
mussen die Untersuchungen ohne simulierte Krafte erfolgen. Damit wird ge-
wabhrleistet, dass ausschliellich der Einfluss des passiven Gefliges als solcher
bestimmt werden kann. Dies ist von Bedeutung, falls aktive Strukturen aufgrund
verschiedener Ursachen nicht in der Lage sind, adaquate Krafte aufzubringen,

um das Gelenk zu stabilisieren.

Die Gelenk-Stabilitat lasst sich in klinischen Studien nur schwer erarbeiten, da
hierfir die Kooperation des Patienten bei den Untersuchungen erforderlich ist.
Dies ist jedoch nicht immer mdglich. Bereits geringfigige Muskelkontraktionen
durch den Patienten konnen die Messungen beeinflussen. Somit ist das expe-
rimentelle Modell mit Kadaverpraparaten fir diese Fragestellung deutlich im
Vorteil. Daher erfolgte im zweiten Teil der Studie die Prifung der Gelenk-
Stabilitat vor und nach der Implantation des ,Journey Deuce®" — Prothesensys-
tems. Um den Einfluss des vorderen Kreuzbandes auf translationale und rotato-
rische Laxizitat des Gelenkes zu quantifizieren, wurde diese Struktur im An-

schluss durchtrennt.
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5.4 Diskussion der Ergebnisse

5.4.1 Die Beweglichkeit nativer Kadaverpraparate

Neben der Reproduzierbarkeit ist die Validitat ein weiteres wichtiges Kriterium
zur Beurteilung der Gute von in-vitro Studien. Somit ist bei der Etablierung ei-
nes derartigen Testverfahrens zunachst zu Uberprtfen, ob tatsadchlich das ge-
messen wird, was untersucht werden soll. Deshalb werden die erzielten Ergeb-
nisse der nativen Praparate zunachst vergleichbaren Studien gegeniberge-

stellt.

5.4.1.1 Die Kinematik unter simulierten Gewichtskraften

Bei der Berechnung der a/p — Bewegung der Tibia zeigen sich fur den nativen
Zustand Werte von 2,0mm bis 6,0mm. Diese Ergebnisse stimmen mit den Re-
sultaten der Kadaverstudie von Gill et al. [90] Uberein. Dabei wurde unter der
Verwendung einer Quadriceps-Kraft von 400N eine a/p — Translation zwischen -
0,5mm und 5,5mm beobachtet. Ahnliche Ergebnisse lieferte die Roboterstudie
von Yoo et al. [241]. Hierbei zeigte sich in voller Streckung eine anteriore Trans-

lation von 2,6mm und ein Maximum von 5,8mm bei 30° Beugung.

Die Tibia-Rotation reicht von 4° bis 14°. Sie ist durch einen kontinuierlichen An-
stieg nach innen gekennzeichnet. In den Studien von Li et al. [137] und DeFrate
et al. [241] wurden mit Hilfe von 3D-Fluoroskopien belastete Kniebeugen von
Patienten durchgefiihrt. Die erzielten Resultate bestatigen die der vorliegenden
Studie. Gegenuber den Kadaverstudien von Gill et al. [90] und Suggs et al.
[212] zeigte sich jedoch ein anderes Verhalten der Tibia-Rotation. Der Verlauf in
diesen Studien ist zunachst durch eine interne Rotation bis 30° Beugung mit
anschlielBender externer Rotation gekennzeichnet. Das Ausmald der Rotation
betrug dabei 0,5° bis maximal 5,0°, bzw. 6,7° bei 30° Flexion [90; 212].

Die Abweichungen der Absolutwerte sind eher auf die technischen Unterschie-
de der jeweils verwendeten Apparaturen zurtickzufiihren. Das Konzept der hie-

sigen Studie beschreibt ein quasi-statisches Modell mit variabel applizierbaren
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Zugkraften. Dadurch entsteht im Verlauf der Beugung ein dynamischer Charak-
ter. Die Krafte der erwdhnten Studien sind dagegen durch eine konstante Gro6-

3e gekennzeichnet.

5.4.1.2 Die passive Beweglichkeit intakter Kniegelenke

Die Werte fur das native Knie unter einer anterioren Zugkraft von 130N liegen
im Bereich zwischen 4mm und 8mm. Diese Resultate sind mit den Ergebnissen
anderer Studien fast identisch. In der Studie von Woo et al. [235] betrug die an-
teriore Translation unter einer Zugkraft von 134N initial 4,9mm und erreichte bei
90° noch 5,4mm. Ho6her et al. [109] berichteten in ihrer Arbeit von Ergebnissen
zwischen 5,3mm, 10,1mm und 6,6mm bei 0°, 30° und 90° Beugung.

Bezuglich der posterioren Zugkraft von 130N verschiebt sich die Tibia beim na-
tiven Praparat um 6mm bis 8mm nach dorsal. Die Ergebnisse von Harner et al.
[104] betrugen bei einer Zugkraft von 134N zwischen 6mm und 7mm fir Flexi-
onswinkel zwischen 0° und 120°. Ebenso identische Werte von 3,5mm bis

7,0mm fur die posteriore Translation ergab die Studie von Suggs et al. [211].

Unter einem, nach intern gerichtetem tibialen Drehmoment von 5Nm betréagt der
Wert in voller Extension 9,3° und erreicht bei 45° Beugung ein Maximum von
26,1° Rotation. Nahezu identische Ergebnisse lieferte die Arbeit von Markolf et
al. [153]. Hierbei betrugen die Werte der intakten Kadaverpraparate von 7,8° bei
voller Streckung und 26,3° bei 45° Beugung. Bestétigt werden diese Resultate
von der in-vitro Studie von Veltri et al. [221] trotz einer leicht abgewandelten
Testapparatur. In diesem Fall wurde eine Tibia-Rotation von 10° bis 20° zwi-
schen voller Streckung und 90° Flexion verzeichnet. Entsprechend des exter-
nen tibialen Drehmoments von 5Nm zeigt sich eine Rotation von 9,9° zu Be-
ginn, die mit 14,7° bei 90° Flexion endet. Auch hier liefert der Vergleich mit der
Arbeit von Veltri et al. [221] ein &hnliches Ergebnis. Die Resultate betrugen bei
einem externen 5Nm Drehmoment 12,5° Rotation bei 0° Beugung. Sie stiegen

im Folgenden um 7,5° auf circa 20° Aul3enrotation an.

Die valgische Laxizitat verhalt sich mit zunehmender Beugung relativ konstant
zwischen 1,1° und 2,8°. Die Untersuchungen von Markolf et al. [153] und Veltri
et al. [221] ergaben ein Rotationsausmalfd von 1° bis 6,5°, bzw. 3° bis 7°. Die
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varische Laxizitat ist durch Werte von 1,9° bis 5,1° gekennzeichnet. Unter der
Anwendung eines varischen Drehmoments von 5Nm wurden in der Studie von

Veltri et al. [221] Ergebnisse zwischen 3° und 5° beobachtet.

Betrachtet man zunachst die Ergebnisse der intakten Praparate dieser Studie
und vergleicht sie mit einigen Literaturwerten, so ist dieses Modell als valide
anzusehen. Geringfiigige Abweichungen der Resultate sind mit grof3er Wahr-
scheinlichkeit auf die nicht exakt baugleichen Testapparaturen zurtickzufihren
und zu vernachlassigen. Aufgrund der Ahnlichkeit der Werte gegeniiber bereits
etablierten Verfahren sind die vorgestellten Testverfahren zur Untersuchung der
Knie-Kinematik sehr gut geeignet, um Fragen exakt zu beantworten.

5.4.2 Die Funktionalitdt des bikompartimentellen Ge  lenkersatzes

5.4.2.1 Allgemein

Bei ausgepragter Gonarthrose ist die Implantation einer Total-Endoprothese ein
erfolgversprechendes Procedere. Neben Schmerzlinderung und Wiedererlan-
gen der Gelenkfunktion sind die lange Haltbarkeit der Implantate keine Visio-
nen, sondern entsprechen der Realitat [3; 146; 171]. Dennoch ist dieses Verfah-
ren bei jungeren, sportlich aktiven Patienten mit nur einseitig manifester Dege-
neration manchmal schwer zu rechtfertigen. Fir diese Patientenpopulation stellt
ein kreuzbanderhaltender Gelenkersatz eine attraktive Behandlungsalternative
dar. Durch den Erhalt beider Kreuzbé&nder und einem minimal-invasiven Vorge-
hen wurde eine Funktionalitat hergestellt, die mit physiologischen Verhéaltnissen
vergleichbar ist. Reprasentative klinische Studien, die sich mit kreuzbanderhal-
tenden Endoprothesen befasst haben, konnten dies durch gute Ergebnisse be-
legen [45; 118; 183].

5.4.2.2 Die Kinematik einer quasi-statischen Beugung

Die Ergebnisse zeigen, dass neben der a/p — Translation auch die varus / val-
gus — Rotation durch das ,Journey Deuce®"“ — Prothesensystem nicht relevant
beeinflusst sind. Der ahnliche Verlauf lasst auf eine freie Beweglichkeit der pra-

parierten Kniegelenke schliel3en. Trotz abgeénderter Geometrie ist der Bewe-
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gungsumfang keiner Einschrankung ausgesetzt, die eine unnatirliche Bewe-
gung zu Folge hétte. Die geringflgigen Differenzen gegeniber den nattrlichen
Verhéltnissen sind durch die chirurgische Manipulation bedingt. Dies kdnnte
durch eine minimale Dehnung des Kapsel-Band-Apparates verursacht sein. Der
verwendete Oberflachenersatz zeigt trotz designtechnischer Unterschiede ver-
gleichbare Resultate gegeniber bereits untersuchten unikompartimentellen
Implantaten. Hierzu wurde solch ein Modell in den Kadaverstudien von Patil et
al. [180] und Suggs et al. [212] auf &hnliche Weise getestet. Die a/p — Translati-
on zeigte sich durch das Implantat gegentber dem intakten Zustand nicht signi-
fikant verandert. Die Differenzen betrugen in beiden Fallen jeweils durchschnitt-

lich 2mm bis 3mm innerhalb des gesamten Flexionsbereichs [180; 212].

Die Ausgangsstellung der Tibia-Rotation ist nach der Implantation um 3° starker
nach extern gerichtet. Trotz der veranderten Position ist der Trend der Tibia, mit
zunehmender Flexion vermehrt nach innen zu rotieren, noch zu erkennen. Die
geringfiigige Abweichung im Rotationsverhalten des ,Journey Deuce®" — Pro-
thesensystems ist vermutlich auf die veranderte Geometrie des Implantates
zurlickzufuhren. Dabei werden das konkave Tibia-Plateau und der, nach auf3en
hin dicker werdende mediale Meniskus durch eine relativ ebene kunstliche
Oberflache ersetzt. Neben der Knie-Stabilitat tbernehmen die Menisken weitere
Funktionen, wie zum Beispiel die Ubertragung von Kompressionskraften [84;
14], Absorption von StdRRen [223] und Stress-Reduzierung [126]. Bei Verlust
des Meniskus wird die Last auf eine kleinere Knorpelflache konzentriert. Da-
durch ist der Auflagedruck um bis zu 235% erhéht [14; 225]. Die veranderte
Kraftverteilung innerhalb des Gelenkes durch ein unnatirlich geformtes Poly-
ethylen-Inlay beeinflusst moglicherweise das Rotationsverhalten. Gegeniber
den nativen Praparaten sind die Quadriceps-Krafte zum Erreichen des simulier-
ten Korpergewichts unveréndert. Die Eroffnung der Kapsel und Manipulation
des Sehnenapparates haben daher keine Auswirkungen auf die Funktionalitat.
Diese Tatsache ist von einem minimal-invasiven Vorgehen allerdings zu erwar-

ten.
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5.4.2.3 Die passive Stabilitat der Knie-Endoprothese

Nach der Implantation des ,Journey Deuce®" - Prothesensystems zeigen sich
die translationale und varus / valgus — Laxizitat gegentber den nativen Prapara-
ten kaum beeinflusst. Eine mdgliche Ursache flr die erhdhte posteriore Transla-
tion bei hohen Flexionswinkeln ist die Geometrie des Implantates. Wahrend des
Eingriffs werden der mediale Meniskus und das mediale Tibia-Plateau reserziert
und nur teilweise ersetzt. Bei hohen Flexionswinkeln und einer posterioren Zug-
kraft werden dorsale Anteile des Weichgewebes im Gelenk in der Licke zwi-
schen Tibia und Femur komprimiert. Moglicherweise ist dieser Spalt nach der
chirurgischen Manipulation vergréf3ert. Dadurch kann sich die Tibia weiter nach
posterior bewegen, bevor sich der Spalt verschliel3t. Dieser Effekt konnte auch

in der Studie von Suggs et al. [211] beobachtet werden.

Umgekehrt ist bei der rotatorischen Stabilitat des implantierten Prothesensys-
tems ein differenziertes Verhalten zu beobachten. Der Trend des jeweiligen
Kurvenverlaufs entspricht zwar den nativen Verhéltnissen, offenbart dabei je-
doch signifikante Abweichungen. Die aufgetretenen Differenzen lassen darauf
schlieen, dass die rotatorische Stabilitdt ohne die Beteiligung von Muskelkraf-
ten verandert ist. Eine mogliche Erklarung hierfur ist erneut das Fehlen des me-
dialen Meniskus. Die Auswirkungen auf die rotatorische Laxizitat in Abh&ngig-
keit des Zustandes der Menisken wurden in der Kadaverstudie von Wang et al.
[227] untersucht. Hierbei konnte eine 14%ige Steigerung der Laxizitat nach me-
dialer Meniskektomie gegeniber den intakten Praparaten verzeichnet werden.
Einerseits bekraftigt dies die Annahme, dass der Meniskus durch seine anato-
mische Form an der Begrenzung der Tibia-Rotation beteiligt ist. Andererseits
weist die Studie darauf hin, dass der Einfluss stark von den einwirkenden axia-
len Kraften abhangig ist. So wurde eine 20%ige Reduktion der Laxizitat unter
einer axialen Belastung von 100kg berichtet [227]. Das teilelastische Gewebe
lasst sich geringfiigig verformen. Daher passt sich der Meniskus mit zuneh-
mender Belastung an die Knochenformen an, um auftretende Zwischenrdume
auszufillen. Diese Mdglichkeit ist durch die starren und unformbaren Prothe-
sen-Teilkomponenten jedoch nicht gegeben.
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5.4.2.4 Fazit

Eine Schlisselrolle in der Knie-Endoprothetik ist die Wiederherstellung einer
korrekten Ausrichtung der Beinachsen. Aufgrund der individuellen Deformitét
des Gelenkes gestaltet sich die Wiederherstellung der nattrlichen Verhaltnisse
in manchen Fallen schwierig. Trotz der chirurgischen Herausforderung scheint
das ,Journey Deuce®" - Prothesensystem so konzipiert zu sein, dass es diese
Vorgabe erflllt. Rolston et al. [194] haben diesbezlglich Nachforschungen an-
gestellt, indem sie die Beinachsen von 137 Patienten mit Hilfe von Réntgenauf-
nahmen analysierten. In 56% der Falle demonstrierte sich praoperativ eine
nach innen verschobene Beinachse. Die postoperative Untersuchung ergab in
130 Fallen eine korrigierte Beinachse, die nun durch das ndherungsweise defi-

nierte Kniezentrum verlief [194].

Die vorgestellten Resultate lassen darauf schlie3en, dass die natirliche Knie-
Kinematik bewahrt werden kann. Sowohl die gewichtsbelastete Simulation als
auch die passiven klinischen Tests zeigen keine gravierenden Abweichungen.
Eine weitere Erkenntnis ist die Konstanz der verzeichneten Messungen. Dabei
konnten die Effekte, die unter Belastung aufgetreten sind, durch die kraftfreien
Untersuchungen wieder hervorgerufen werden. Daraus lasst sich einerseits ab-
leiten, dass die Knie-Kinematik durch ein Zusammenspiel von Muskelkraften
und passiven Strukturen des umgebenden Kapsel-Band-Apparates beschrieben
wird. Andererseits sind beide genannten Strukturen neben individuellen Fakto-
ren an einem erfolgreichen ,Outcome” eines kinstlichen Oberflachenersatzes

gleichermal3en beteiligt.

An dieser Stelle sei darauf hingewiesen, dass die gezeigten Ergebnisse nur fur
das vorgestellte Prothesenkonzept zutreffend sind. Es ist jedoch eine Vielzahl
von unterschiedlichen Modellen verfligbar. Damit sind die Erkenntnisse dieser
Arbeit nicht auf artfremde, bauungleiche Prothesenmodelle Ubertragbar. Zur
Beurteilung eines Prothesenkonzepts sind zuséatzlich klinische Studien erforder-
lich, um individuelle Patientenangaben und objektive Langzeit-Untersuchungen

in die Bewertung mit einzubeziehen.
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5.4.3 Die Auswirkungen des fehlenden LCA bei einem Gelenkersatz

5.4.3.1 Allgemein

Die Bedeutung des vorderen Kreuzbandes fur die Knie-Kinematik bei nativen
Praparaten wurde bereits intensiv untersucht. Aufgrund Ubereinstimmenden
Meinungen ist die anteriore Tibia-Translation durch das funktionslose LCA sig-
nifikant gesteigert [24; 84; 242]. Aul3erdem ist man sich einig, dass eine LCA-
Defizienz zu abnormalen Bewegungsmustern fuhrt. Diese sind von zahlreichen
individuellen Faktoren abhéngig. In der Folge bedeuten diese Verdnderungen
der Bewegung eine Umverteilung der Krafte und Lasten [111]. Dadurch ist das
Risiko, degenerative Langzeitschaden davonzutragen, signifikant erhdht [19;
170].

Klinische und biomechanische Studien haben suggeriert, dass ein funktionie-
rendes VKB fur den Langzeiterfolg eines kreuzbanderhaltenden Oberflachener-
satzes notwendig ist [42; 165]. Goodfellow et al. [99] konnten in 103 Féallen
eines medialen unikompartimentellen Oberflachenersatzes eine signifikante
Rate an Versagern bei insuffizientem LCA (16,2%) gegeniuber den intakten
(4,8%) verzeichnen. In einer weiteren Studie von 301 ungekoppelten Schlitten-
prothesen betrug die 6-Jahres-Uberlebensrate bei normal funktionierendem
vorderem Kreuzband 95%. Dagegen wurden nur 81% bei funktionslosem VKB
erreicht [98]. Aufgrund der geringen Studienlage ist die Rolle des vorderen
Kreuzbandes nach bikompartimentellem Oberflachenersatz bisher nicht hinrei-
chend bekannt. Daher analysiert dieser Teil der Studie die biomechanische
Funktion des LCA und den Einfluss auf die Kniebewegung.

5.4.3.2 Das LCA im Zusammenspiel mit aktiven Muskelkréaften

Die Durchtrennung des VKB bei implantiertem Gelenkersatz bewirkt eine signi-
fikant gesteigerte anteriore Tibia-Translation um circa 4mm im gesamten Flexi-
onsbereich. Die Arbeit von Suggs et al. [212] zeigt dagegen eine signifikant
groRere Translation von 5,4mm bei implantiertem medialen Gelenkersatz und
durchtrenntem LCA bei niedrigen Flexionswinkeln. Die Tatsache, dass sich der

Unterschied nur auf niedrige Flexionswinkel beschrankt, wird in den Studien
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von Yoo et al. [241] und Woo et al. [236] bestatigt. Im ersten Fall wurde unter
der Anbringung von Quadriceps-Kraften ein signifikanter Tibia-Vorschub bis zu
4,3mm bei Flexionswinkeln zwischen 0° und 30° beobachtet [241]. Im zweiten
Fall zeigte sich nach der Durchtrennung eine gesteigerte anteriore Tibia-

Translation zwischen 2,5mm und 5mm bei niedrigen Flexionswinkeln [236].

Zwei Faktoren sind fir diese Unterschiede verantwortlich. Zum einen ist der
Knie-Kinemator so konstruiert, dass bei zunehmender Beugung die Quadri-
ceps-Krafte nicht-linear ansteigen. Dieser physiologische Zustand wurde bereits
durch die Arbeiten von Mduller et al. [169] und Zheng et al. [244] beschrieben.
Jedoch sind diese variablen Quadriceps-Kréfte bei den Arbeiten von Yoo et al.
[241] und Woo et al. [236] nicht vorhanden. Durch den nicht-linearen Anstieg
der Quadriceps-Krafte mit zunehmender Beugung nimmt daher auch die anteri-
ore Tibia-Translation kontinuierlich zu [128]. Aul3erdem wird haufig die variable
Zugspannung im VKB zitiert. Die Kraftaufnahme im vorderen Kreuzband ist laut
Lo et al. [143] bei niedrigen Flexionswinkeln am héchsten und liegt im Bereich
zwischen 20N und 40N. Damit sind die Krafte im VKB allerdings um ein Vielfa-
ches geringer gegeniber den Quadriceps-Kraften. Insgesamt tUberwiegt daher
der Einfluss der Extensoren bei einer belasteten Kniebeugung. Dadurch wird
die Tibia-Translation im gesamten Flexionsbereich verandert.

Durch das funktionslose VKB zeigt sich die Tibia zu Beginn starker nach innen
rotiert. Im weiteren Verlauf nimmt die interne Tibia-Rotation jedoch nicht im
gleichen Umfang zu. Ein derartiges Verhalten der Tibia-Rotation bei VKB-
Defizienz nach medialem Gelenkersatz wurde in der Studie von Suggs et al.
[212] beobachtet. Hierbei ist die Tibia in voller Streckung um 3,9° starker nach
innen rotiert. Yoo et al. [241] haben in ihrer Laborstudie die Auswirkungen einer
VKB-Plastik auf die Kinematik untersucht. Dabei zeigte sich die Innenrotation
der Tibia ohne VKB mit einer Quadriceps-Kraft von 400N gegeniber den intak-
ten Kadaverpraparaten nicht signifikant veréandert. Bei einer belasteten Knie-
beugung beeinflusst das VKB die interne Tibia-Rotation nach einer chirurgi-
schen Manipulation daher nur unwesentlich. Wiinschel et al. [240] konnten die-
sen Effekt in ihrer Kadaverstudie bestatigen. Dabei wurde die Innenrotation

durch das fehlende VKB nicht signifikant beeinflusst. Aufgrund dieser Ergebnis-
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se ist somit anzunehmen, dass die Tibia-Rotation nach der Implantation einer

Endoprothese auch bei funktionslosem VKB unverandert bleibt.

Diese Aussage widerspricht jedoch den Ansichten von Markolf et al. [153] und
Andersen et al. [8]. Dabei wurde die interne Tibia-Rotation durch das Fehlen
des LCA sehr wohl signifikant beeinflusst. Allerdings erfolgten die Untersuchun-
gen in diesen Studien ohne relevante Lasten. In der vorliegenden Arbeit werden
dagegen dynamische Kréfte fur die Quadricepsgruppe aufgebracht, um eine
korpergewichtsadaptierte Kniebeuge zu simulieren. Diese technische Konfigu-
ration entspricht somit den natirlichen Bedingungen und wurde in anderen Stu-
dien jedoch vernachlassigt. AuRerdem wurde postuliert, dass die ischiocrurale
Muskulatur in-vivo einen signifikanten Einfluss auf die Tibia-Rotation ausubt
[220]. In Laborstudien verzichtet man normalerweise auf diese Komponente.
Somit kdnnte das Fehlen dieser Kréafte den Unterschied des rotatorischen Ver-
haltens erklaren.

5.4.3.3 Der Einfluss des LCA auf die Laxizitat

Das vordere Kreuzband ist primarer Widersacher der anterioren Tibia-
Bewegung. Auf die posteriore Translation hat es jedoch keinen Einfluss [36].
Diese Annahme wird bekréftigt, da die anteriore Tibia-Translation nach der
Durchtrennung des LCA um mehr als das Zweifache zunimmt. Dagegen wird
die Translation bei einer posterioren Zugkraft von 130N durch das Fehlen des
LCA im gesamten Flexionsbereich nicht signifikant beeinflusst. Damit ist die
stabilisierende Funktion im Wesentlichen vom Zustand des vorderen Kreuzban-
des abhangig. Einzelne technische Unterschiede des Gelenkersatzes spielen
dabei keine Rolle. Die Studie von Suggs et al. [211] kommt zu ahnlichen Er-
gebnissen. Nach einem unikompartimentellen Gelenkersatz bewirkte das feh-
lende vordere Kreuzband ebenfalls eine Steigerung der anterioren Translation
um mehr als das Doppelte. Die posteriore Translation blieb dabei unverandert.

Als weiteren Parameter zeigt sich die rotatorische Laxizitat von der Durchtren-
nung des LCA nicht signifikant beeinflusst. Damit bestéatigen diese Daten die
Aussagen der Laborstudien von Gollehon et al. [96] und Hsieh et al. [110]. In

beiden Fallen wurde an intakten Kadaverpraparaten gezeigt, dass die interne
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und externe Tibia-Rotation beim Fehlen des VKB trotz appliziertem Drehmo-
ment nicht gesteigert ist. Stattdessen wurde behauptet, dass das LCL und die
tiefer liegende Popliteus-Sehne primarer Widersacher der tibialen Rotation sind
[96; 110].

Die Durchtrennung des VKB bewirkte eine Zunahme der varus / valgus — Laxizi-
tat um durchschnittlich 3,5° bzw. 2°. Der Effekt einer gesteigerten Laxizitat auf-
grund eines funktionslosen VKB bei Kadaverpraparaten konnten bereits Tsai et
al. [216] und Markolf et al. [153] in ihren Studien beobachten. Li et al. [135] un-
tersuchten in ihrer Kadaverstudie den Einfluss des VKB auf die Translation in
mediolateraler Richtung. Dabei zeigte sich eine Verdnderung der Translation
und der damit verbundenen varus / valgus — Stabilitdt. Verschiebt sich nun die
Tibia nach der Implantation in eine Richtung, fihrt dies zu einer Reduktion der
Zugspannung des entsprechenden Kollateralbandes. Durch das funktionslose
VKB fehlt eine zusatzliche Stiutze im Kniegelenk. Daraus resultiert moglicher-
weise die gesteigerte Instabilitaét in mediolateraler Richtung gegeniber dem

funktionierenden VKB.

Die Resultate zeigen, dass die richtige Zugspannung der Bander ein wichtiger
Aspekt bei der Implantation des Oberflachenersatzes ist. Diese wird durch die
passende GrofRe des Implantates gewéhrleistet. Der Gelenkspalt muss daher
durch das Polyethylen-Inlay entsprechend ausgefillt sein, um die gewlnschte
Funktionalitat des Implantates zu erreichen. Daher wurde vom Operateur stets
sichergestellt, dass die Zugspannung der Weichteile ausgeglichen war um aus-
reichende Stabilitat zu ermdglichen.

5.4.4 Die Folgen des fehlenden LCA

Die Ergebnisse zeigen, dass das untersuchte Prothesenkonzept zwar die natir-
liche Stabilitat konservieren kann, dazu jedoch ein funktionierendes LCA not-
wendig ist. Daher ist die zutreffende OP-Indikation dieses Implantates neben
der entsprechenden Degeneration auch vom Zustand des vorderen Kreuzban-
des abhangig. Eine LCA-Defizienz fuhrt bei intakten Kniegelenken langfristig zu
tibiofemoraler und patellofemoraler Degeneration und zur Abnutzung der Me-
nisken [102; 111; 170].
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Die Implantation des ,Journey Deuce®" — Prothesensystems geht auf Kosten
des medialen Meniskus. Das eingesetzte Polyethylen-Inlay tbernimmt zwar die
Aufgaben des fehlenden Meniskus, ist jedoch auch den vorherrschenden Belas-
tungen ausgesetzt. Dazu konnten Allen et al. [6] zeigen, dass die Kraft im Me-
niskus eines LCA-defizienten Knies wéahrend der Beugung um den Faktor drei
signifikant erhoht ist. Der Einfluss des Meniskus auf die Beschrdnkung anterio-
rer Belastungen im LCA-defizienten Knie ist damit von groRerer Bedeutung.
Zusatzlich bewirkt die abnorme Tibia-Bewegung eine Zunahme der femorotibia-
len Kontaktflache bei der Beugung. Ein standig wiederkehrendes Kraftemoment
tritt dabei entlang der Kontaktflachen auf. Die Belastungen der taglichen Aktivi-
taten wirken auf die Komponenten ein. Dadurch kénnen sie sowohl eine Locke-
rung als auch eine vermehrte Abnutzung der Materialien verursachen [21; 99].
Diese Art von Verschleil3 ist jedoch nicht nur auf die Translation zuriickzufuh-
ren. Die tibiale Rotation erzeugt ebenfalls abnorme Bewegungsmuster. Zu-
sammen wirken beide auf die artikulierenden Oberflachen ein und veréandern
die Komponenten [51]. Diese sind immer hohen Belastungen ausgesetzt, die
durch die Absenz des vorderen Kreuzbandes hervorgerufen werden. Daraus

folgt wiederum eine exzessive Abnutzung oder Lockerung der Materialien.

Trotz &hnlicher Ansichten verschiedener Autoren wird die Rolle des vorderen
Kreuzbandes nach implantiertem Gelenkersatz kontrovers diskutiert. Grinde
hierfir sind unterschiedliche Auffassungen, inwiefern die LCA-Defizienz die Ge-
lenk-Degeneration beeintrachtigt, und wo sie lokalisiert ist. Tats&chlich ist die
Knie-Kinematik des LCA-defizienten Knie nach einem medialen Gelenkersatz
mit der Kinematik eines anderweitig manipulierten Praparates mit defektem
VKB vergleichbar. Folglich kann es durch das funktionslose LCA zu einer De-
generation der Ubrigen Kompartimente kommen. Das Risiko ist mit Hilfe eines
medialen Oberflachenersatzes nicht reduziert und die Implantation somit unge-
eignet. Erklaren lasst sich diese Kontroverse mit der individuellen Fahigkeit des
Patienten, ein verletztes oder operiertes Knie dynamisch zu stabilisieren. Stu-
dien zeigen, dass einige Patienten besser in der Lage, die Absenz des funkti-
onslosen VKB eines anderweitig veranderten Kniegelenkes zu kompensieren

[5; 63]. Zu Uberlegen ist, ob ein ahnliches Phdnomen auch bei Patienten nach
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medialem Gelenkersatz mit vorbestehender LCA-Defizienz beobachtet werden
kénnte. Um diese Frage beantworten zu kdnnen, sind zukinftige patientenbe-

zogene in-vivo Untersuchungen empfohlen.

Zu Beginn wurde das ,Journey Deuce®" — Prothesensystem jingeren und
sportlich aktiven Patienten mit medialer Gonarthrose empfohlen. Aufgrund der
Langlebigkeit der heutigen Implantate werden hohe Ansprichte an die Belast-
barkeit gestellt. Ein zusatzliches Risiko sportlich aktiver Patienten ist die Gefahr,
eine Ruptur des vorderen Kreuzbandes bei implantiertem Gelenkersatz zu er-
leiden. Fur das Prothesenknie bedeutet dieser Zustand eine Zunahme abnor-
mer Belastungen, die mittelfristig ein vorzeitiges Materialversagen der Kompo-
nenten bewirken. In ihrer Studie berichteten Austin et al. [12] von einem 20-
30%igen Risiko eines Meniskusschaden bei gleichzeitiger Verletzung des LCA,
gegeniber einem 14%igen Risiko ohne rupturiertem LCA. Somit ist anzuneh-
men, dass ahnliche Folgen nach bikompartimentellem Gelenkersatz auftreten
konnen. Die Ergebnisse haben gezeigt, dass das untersuchte Prothesenkon-
zept die natirliche Kinematik und Stabilitat konservieren kann, jedoch ein funk-
tionierendes LCA notwendig ist. Zu einer sorgfaltig gepriften OP-Indikation fur
dieses Modell zahlen daher auch die fortgeschrittene Degeneration und der Zu-
stand des vorderen Kreuzbandes. Somit ist ein vorbestehendes insuffizientes

LCA fur dieses Prothesenkonzept eine Kontraindikation.
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6 Zusammenfassung

In der vorliegenden Arbeit wird ein neuentwickeltes, bikompartimentelles, kreuz-
banderhaltendes Prothesenkonzept (,Journey Deuce®" — Prothesensystem,
Smith&Nephew, Memphis, Tennessee, USA) vorgestellt. Ziel dieser wissen-
schaftlichen Studie ist es, dieses Modell auf seine kinematischen Eigenschaften
und passive Stabilitat zu untersuchen und den Einfluss des vorderen Kreuz-
bandes auf die Biomechanik zu benennen. Wesentlich fur diese Arbeit sind
anatomische und pathophysiologische Grundziige des Knie-Gelenkes und der
Gonarthrose. Zusatzlich sind die Kenntnisse aus der Biomechanik, den zugeho-

rigen Bestandteilen und deren Funktionalitdt von Bedeutung.

Zur Evaluation der Knie-Kinematik des ,Journey Deuce®" — Prothesensystems
wurden 14 humane Kadaverpréaparate verwendet. Diese wurden zunachst auf-
getaut, entsprechend préapariert und anschlieBend mit Hilfe eines kaltpolymeri-
sierenden Kunststoffes in handgefertigte Vorrichtungen eingebettet. Fiur die
Testung der Kinematik wurde am Kinemator eine, mit 50N simulierte gewichts-
belastete quasi-statische Kniebeugung durchgefuhrt. Der englische Sprach-
gebrauch bezeichnet dieses Verfahren als ,Closed kinetic chain exercise”. Die
Prufung der passiven Gelenk-Stabilitiat erfolgte mit Hilfe eines Industrie-
Roboters und einer daran befestigten Kraftmessdose (UFS). Hierfur wurde zu-
nachst eine kraftfreie Flexionsbewegung ermittelt, die den Weg des geringsten
Widerstandes (engl. ,Passive Path®) aufweist. Ausgehend von diesen Koordina-
tenpunkten erfolgten anschlieBend in definierten Abstanden klinische Funkti-
onstests zur Messung der passiven Knie-Stabilitat. Fur die Datenerhebung der
kndchernen Relativbewegungen wurde flr beide Messverfahren ein Ultraschall-
Bewegungsmesssystem verwendet. Ein einheitliches Versuchsprotokoll der
gesamten Durchfiihrung sorgte fur ein hohes Mald an Reproduzierbarkeit und
Validitat.
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Folgende Ergebnisse sind dabei zu verzeichnen:
« Das verwendete Testverfahren liefert reproduzierbare und valide Daten

* Das ,Journey Deuce®" — Prothesensystem kann die natirliche Kinematik

unter einer kérpergewichtsadaptierten Simulation erhalten

* Die passive klinische Funktionsprifung zeigt nahezu identische Resulta-
te gegenuber den intakten Praparaten, mit Ausnahme der externen Ti-
bia-Rotation (p<0,05)

» Unter Belastung wird nur die anteriore Tibia-Translation durch die Durch-
trennung des vorderen Kreuzbandes signifikant beeinflusst (p<0,05),
wéhrend die Tibia-Rotation unverandert bleibt

* Bei den passiven Stabilitdtsprufungen resultiert die Durchtrennung des
vorderen Kreuzbandes in einer signifikant gesteigerten anterioren Tibia-
Translation (p<0,05) wahrend die posteriore Tibia-Translation und die In-

nen- und Aussenrotation unverandert bleiben

Die Verwendung von Kadaverpraparaten ist ein wesentlicher Bestandteil wis-
senschatftlich fundierter Untersuchungen im Biomechanik-Labor. Dennoch mus-
sen die benotigten Materialien und angewandten Methoden objektiv betrachtet
und diskutiert werden. In diesem Teil sind dabei grundlegende Faktoren, die
das beschriebene experimentelle Modell beeinflussen oder zusammenhéangen,
aufzuzeigen. Der Vergleich mit anderen Prothesensystemen offenbart die Wich-
tigkeit der Oberflachengeometrie des jeweiligen Implantates, um kinematische

Ablaufe zu reproduzieren.

Aufgrund der gezeigten Ergebnisse und den hinzugezogenen Vergleichen mit
der Literatur lasst sich daher folgendes zusammenfassen. Das bikompartimen-
telle ,Journey Deuce®“ — Prothesensystem kann die physiologische Knie-
Kinematik unter Belastung aufrecht erhalten. Ebenso ist die Stabilitat durch die
Implantation des Prothesensystems gegenuber den nativen Praparaten nicht
relevant verandert. Die Resultate deuten darauf hin, dass das Prothesenmodell
durch den Erhalt von Bandstrukturen eine biomechanisch sinnvolle Behand-

lungsoption der medialen und patellofemoralen Gonarthrose darstellt. Aul3er-
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dem bestatigen die Untersuchungen zur Evaluation der biomechanischen Funk-
tion des VKB nach implantiertem Gelenkersatz zahlreiche Ansichten der Litera-
tur. Das vordere Kreuzband tbernimmt sowohl unter Belastung als auch bei
passiven klinischen Funktionstests seine Aufgabe als primarer Widersacher der
anterioren Tibia-Bewegung. Zuséatzlich ist es als Teil eines intakten Kapsel-
Band-Apparates fir die passive Stabilitat des Kniegelenkes von Bedeutung.
Dies ist dann der Fall, wenn aktive Strukturen wie die Muskulatur ausgeschaltet
sind. Trotz der vielversprechenden Ergebnisse ist die OP-Indikation fur dieses
Konzept sorgfaltig zu Uberprifen, da ein funktionsloses oder degeneriertes vor-
deres Kreuzband eine Kontraindikation darstellt. Aufgrund der kontroversen
Ansichten zu diesen Themen sind weitere biomechanische und klinische Unter-

suchungen in diesem Bereich notwendig.
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