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1 Einleitung

1 Einleitung

1.1 Biomechanische Grundlagen des Kniegelenks fir die Knieendoprothetik

Das Kniegelenk nimmt eine zentrale Stellung fir den Bewegungsablauf der
unteren Extremitat ein, sodass neben guter Beweglichkeit auch eine gewisse
Stabilitat notwendig ist, die den auf das Gelenk einwirkenden Kraften gerecht
wird [37, 43]. FUr das physiologische Kniegelenk wird dies durch ein komplexes
Zusammenspiel aus muskularer, ligamentarer und kndcherner Fihrung
ermoglicht [48]. Die gleichen Anforderungen gelten flr ein endoprothetisch
versorgtes Kniegelenk. Somit ist es unerlasslich, bei der Entwicklung und
Verbesserung von Knieendoprothesen eine optimale Umsetzung der
physiologischen Gelenkmechanik zum Ziel zu haben, um so UbermaBigem
Verschlei3 des kiinstlichen Kniegelenks oder einer Schmerzproblematik des

Patienten vorzubeugen.

1.1.1 Biomechanische Konsequenzen der Kniegelenksanatomie

Als Bikondylengelenk ergeben sich fir das Kniegelenk Bewegungen in Form
von Flexion, Extension, Innenrotation und AuBenrotation. Die Rotation ist dabei
stark abhangig vom jeweiligen Knieflexionswinkel. Durch den ventral betonten
Krimmungsradius der Femurkondylen befinden sich die Kollateralb&nder in
voller Extension in maximaler Anspannung, sodass hier die artikulare Stabilitat
am gréBten, eine Rotation jedoch nicht mehr mdglich ist [37, 97]. Mit
zunehmender Flexion kommt es umgekehrt zur Entspannung der
Kollateralbénder und eine Rotation wird ermdglicht.

Bei der Flexion kommt es zu einem komplexen Roll-Gleit-Vorgang, wobei die
extensionsnahe Flexionsbewegung im Bereich von 0° bis 30° einer
Rolloewegung des Femurs auf der Tibia entspricht [37, 107, 125, 126],
wohingegen es von 30°bis 120 ° zur sogenannten anteroposterioren Translation
kommt. Hierbei verschieben sich Femurkondylen und Menisci auf dem
Tibiaplateau von anterior nach posterior [107, 126]. Diese physiologische

posteriore Verschiebung des tibiofemoralen Kontaktpunktes bei der Flexion wird



1 Einleitung

auch als ,roll-back” bezeichnet (Abb. 1.1). Vor allem fir die maximale Flexion ist
dieser Vorgang von groBer Bedeutung [5].

Extension Flexion
Abb. 1.1: Schema der anteroposterioren Translation; der tibiofemorale

Kontaktpunkt wandert wahrend der Flexion von anterior (a) nach posterior (p)

In Bezug auf die anteroposteriore Translation kommt den Kreuzbandern eine
wichtige Rolle zu, da durch diese der tibiofemorale Kontaktpunkt vorgegeben
wird und sie somit den Verlauf der AP-Translation maBgeblich im Sinne einer
anteroposterioren Stabilisierung beeinflussen [24, 48]. So sorgt insbesondere
das vordere Kreuzband (VKB) extensionsnah flr einen anterior gelegen
tibiofemoralen Kontaktpunkt [22, 23, 106, 107], bei dessen Verlauf wahrend der
Flexion nach posterior, das hintere Kreuzband (HKB) zunehmend als
Stabilisator fungiert. Es limitiert die maximale Flexion und verhindert ein
Abgleiten des Femurs von der Tibia [23, 37].

Far die AP-Stabilisierung spielt weiterhin die differenzierte Anatomie des
medialen und lateralen Kompartiments eine wichtige Rolle [40]. Die
unterschiedlich groBen Radien der medialen und lateralen Femurkondyle fihren
zu einem unterschiedlich stark ausgepragten AP-Translationsverhalten fir das
mediale und laterale Kompartiment. Durch den extensionsnah kleineren, fast
kreisrunden Radius der medialen Femurkondyle wirkt diese bei der AP-
Translation im Sinne eines Drehzentrums um welches sich die laterale
Femurkondyle dreht [22, 24, 40, 105]. Dadurch gleitet die laterale
Femurkondyle bis zu 20 mm nach posterior, wahrend die mediale Kondyle nur 6
mm zurlcklegt und daher mehr auf der Tibia rollt [22, 24, 53, 79, 102, 105,
106]. Somit wirkt vor allem die mediale Femurkondyle stabilisierend bei der AP-

Translation. Insgesamt weist das Kniegelenk extensionsnah eine gréBere
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tibiofemorale beziehungsweise meniscofemorale Kontaktflache auf. Im Bereich
des Gehens zwischen 50° und 10° wirken daher relativ geringe Driicke auf das
Kniegelenk. Da sich wahrend der Flexion die Menisci im Sinne ,transportabler
Gelenkflachen bei der AP-Translation mitbewegen, kdnnen sie auch in
héheren Flexionsgraden maBgeblich durch Angleichen der Gelenkflachen von
Femur und Tibia zu einer VergréBerung der Kontaktflache und somit zur
Reduktion der Druckbelastung beitragen. So konnten mehrere Studien eine
Verdopplung des auf das Tibiaplateau einwirkenden Spitzendrucks bei Fehlen
des Meniskus nachweisen [36, 120].

Die AP-Translation ist von zentraler Bedeutung fir einen glnstigen
mechanischen Wirkungsgrad des M. quadriceps femoris: bei der Extension des
Unterschenkels erfolgt ein Kraftibertrag vom M. quadriceps Uber die Patella
und das Lig. patellae auf den Unterschenkel im Sinne einer Hebelwirkung
(Abb.1.2).

E\F Cuadriceps

I Quadriceps

Abb. 1.2: Schematische Darstellung von Hebelarm (r) und Muskelkraft (F) des
M. quadriceps, wobei die Patella als Hypomochlion zu einer VergréBerung des
Hebelarms und so zur Verbesserung des mechanischen Wirkungsgrades fuhrt

Dabei wird der notwendige Kraftaufwand vor allem durch den vom Flexionsgrad
abhangigen Hebelarm des M. quadriceps bestimmt [80, 86]. Aus dem
extensionsnah relativ weit anterior gelegenen tibiofemoralen Kontaktpunkt
resultiert ein groBer Hebelarm, sodass das vom M. quadriceps femoris erzeugte
Moment im Bereich des Gehens besonders ginstig Ubertragen werden kann.
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Mit zunehmender Flexion steigt die Kraftoeanspruchung des M. quadriceps bis
sie bei Knieflexionswinkeln Uber 120° maximal wird [125]. Die mit der Flexion
zunehmende Reduktion des mechanischen Wirkungsgrades ist bedingt durch
einen verringerten Hebelarm, der entsteht, da die Patella wahrend der Flexion
starker an das korrespondierende femorale Gleitlager gepresst wird [45, 78].
Dem entgegen wirkt wiederum die AP-Translation, sodass durch das
Verschieben des tibiofemoralen Kontaktpunktes nach posterior der Hebelarm
noch relativ groB gehalten wird, wodurch der M. quadriceps auch in groBer
Flexion noch suffizient arbeiten kann [20, 37, 86]. So kénnen bei der Extension
Zugkrafte von bis zu 6000 N [109] auf das Lig. patellae wirken.

Der Wirkungsgrad des M. quadriceps ist zudem abhangig von der Richtung des
Kraftvektors. Diese kann zum einen durch Lange und Ausrichtung des Lig.
patellae, das als wirksame Endstrecke des Quadriceps fungiert, beeinflusst
werden, zum anderen durch den Quadricepszug selbst. Der Kraftvektor des M.
quadriceps lasst sich beschreiben durch den Q-Winkel (Quadriceps-Winkel).
Der Q-Winkel ist definiert durch den Winkel zwischen der Verbindungslinie der
Spina iliaca anterior superior mit dem Zentrum der Patella und der Linie
zwischen Zentrum der Patella und Tuberositas tibiae (Abb.1.3). Bei voller
Extension betragt er zwischen 10° - 15°, Winkelgrade tber 20° fihren gehauft
zu patellofemoralen Schmerzen [29], zu erhdhten patellofemoralen Driicken
[26, 52, 76] und zu einer Lateralisation der Patella (,Shifting").

Anterior
supernor iliac

spine f’/’
\.\\

O angle

/M e . Patella
il -i!\/
. | i

£/
T8~ Tibial tuberosity

Abb. 1.3: Darstellung des Q-Winkels mithilfe der knéchernen Strukturen
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Auch die knécherne Anatomie des Tibiaplateaus selbst beeinflusst je nach
Auspragung der posterioren Verkippung, dem sogenannten tibialen Slope, die
AP-Translation und somit Hebelarm und Effizienz des Quadriceps [68, 86].
Erklart wird dieser Zusammenhang durch eine Erleichterung des ,roll-backs*:
durch den Abfall nach posterior, der physiologisch zwischen 2° bis 6° betragt,
wird das Wandern des tibiofemoralen Kontaktpunktes wahrend der Flexion
unterstitzt. Dies ist vor allem fur eine suffiziente Muskelarbeit in hohen
Flexionsgraden von Bedeutung [86]. Weiterhin wird durch einen grdBeren
posterioren Slope das HKB entspannt, was zu einer gréBeren maximalen
Flexion fOhrt [87, 123]. Ein in Computersimulationen postulierter Einfluss des
posterioren Slopes auf die Beweglichkeit des natiirlichen Knies konnte in vivo
bislang nicht nachgewiesen werden [56].

Viele Studien berichten von einer direkten Abhangigkeit der patellofemoralen
Kinematik von der tibiofemoralen Kinematik, sodass insbesondere die AP-
Stabilitdt Vorraussetzung fir eine physiologische Patellakinematik ist [49, 52,
66, 76, 104, 107, 117]. Das Patellofemoralgelenk ist gerade im Hinblick auf die
Endoprothetik Gegenstand zahlreicher Untersuchungen. So wurde die
Patellakinematik insbesondere in Bezug auf patellares Gleitverhalten,
patellofemorale Kontaktdruckcharakteristika und Zugkraftibertragung auf die
Patellasehne untersucht [1, 17, 20, 26, 37, 45, 76, 86, 97, 109, 117, 125, 126].
Hierbei zeigt sich ein komplexer Zusammenhang verschiedener EinflussgréBen
auf patellofemoralen Kontaktdruck und Kontakiflache, Gelenkstabilitdt und
Gelenkflhrung, stets in Abhangigkeit vom Beugegrad des Kniegelenks.

Von entscheidender Bedeutung fir die Gelenkstabilitdt und eine zentrierte
Gelenkfihrung sind neben der AP-Stabilitat [49, 52, 66, 76, 104, 107, 117] vor
allem knécherne Anatomie von Patellarlickflache und kondylarem Gleitlager,
mediales und laterales Retinaculum [17], Q-Winkel [52] sowie ein
ausgeglichener Muskelzug, der beispielsweise bei einer Schwachung des M.
vastus medialis nicht mehr gegeben ist [26]. Eine zentrierte Gelenkflhrung
wiederum ist Vorraussetzung flar ein physiologisches patellofemorales
Kontaktdruckverhalten mit groBen Kontaktflachen und entsprechend niedrigen
Driicken [117]. Im physiologischen Kniegelenk zeigt sich eine Kontakiflache, die

von 60° bis 90° Flexion maximiert wird, dann je nach Studie wieder abnimmt
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beziehungsweise im Bereich der aktiven Flexion konstant bleibt oder sogar
leicht ansteigt [31, 35, 50, 70, 78, 115]. Der Patellofemoraldruck nimmt dabei
mit zunehmender Flexion zu [27, 70, 97]. Bezlglich des patellofemoralen
Drucks besteht Konsens dariiber, dass dieser ein entscheidender Faktor bei der
Entstehung von Korpelschaden des Patellofemoralgelenks darstellt [31].

1.1.2 Biomechanische Einschrankungen in der Knieendoprothetik

Bereits anhand der aufgefihrten Grundaspekte der Gelenkmechanik des
physiologischen Kniegelenks wird deutlich, dass die Knieendoprothetik vielen
Anforderungen gerecht werden muss, was in der Praxis durch die Komplexitat
oft zu Einschrankungen bei Patienten mit kinstlich versorgten Kniegelenken
fihrt. Bisherige Studien zeigen, dass die meisten Knieprothesendesigns die
natlrliche Kinematik des Kniegelenks nur unzureichend wiederherstellen
kdnnen [6, 22-24, 59, 74, 89, 90, 106]:

So kommt es bei den meisten Knieendoprothesen im Gegensatz zum
physiologischen ,roll-back” zum paradoxen Gleiten des Femurs und somit des
tibiofemoralen Kontaktpunktes nach anterior [7, 21-24, 41, 47, 104-107, 119].
Als Hauptursache fur diese paradoxe Translation wird die bei einer KTEP
standardmaBig durchgefihrte Resektion des VKB verantwortlich gemacht [7,
22, 23, 58, 105-107]. So wiesen Komistek et al. bei VKB und HKB erhaltenden
Implantationen im Vergleich zu HKB erhaltenden Implantationen eine
physiologischere Kinematik des Kniegelenks nach [58, 59].

Weiterhin lasst sich bei endoprothetisch versorgten Kniegelenken eine
unnattrliche Rotationsbewegung und ein UberméaBiges Abheben eines
Kondylus (,lift-off“) beobachten [24, 64, 106, 115]. Dabei lasst sich das
unilaterale Offnen des Gelenkspaltes unter Belastung (,lift-off“) besonders fir
den lateralen Kondylus nachweisen [24]. Als Ursache hierflr werden ebenfalls
die Resektion des VKB und die unsymmetrische kondylare Anatomie in
Betracht gezogen [24, 37, 53].

Eine weitere Einschrankung stellt ein verringerter Bewegungsumfang nach
Implantation einer KTEP dar, was vor allem aus einer verminderten maximalen
Flexion resultiert [24].

Diese unphysiologischen Bewegungsmuster bei einer KTEP mlssen insofern

kritisch betrachtet werden, als sie zu UbermaBigem VerschleiBverhalten oder

6
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Uberlastung der Muskulatur fiihren kénnen und somit die Lebensdauer einer
KTEP sowie die Zufriedenheit der Patienten deutlich mindern kénnen.

1.2 Prothesensysteme und -modifikationen in der Knietotalendoprothetik

In Zeiten stetig zunehmender Alterung der Bevdlkerung wird die Diagnose einer
hochgradigen Gonarthrose als Indikation zur endoprothetischen Versorgung
des Knies immer haufiger gestellt. Die hohe Zahl an Implantationen und der
haufige Wunsch der Patienten, nach der Implantation das Knie wieder aktiv
belasten zu koénnen, fuhren seit Einflhrung der Knieendoprothetik zu
kontinuierlicher Weiterentwicklung und Verbesserung bereits bestehender
Knieprothesensysteme.

1.2.1 Historische Meilensteine in der Knieendoprothetik

Bis in die 1970er Jahre galten die seit 1890 nach einer Idee des Berliner
Chirurgen Gluck kontinuierlich weiterentwickelten Scharnierprothesen als
gekoppeltes Prothesensystem mit einer mechanischen Achsfihrung als
Standardoperationsmethode bei Gonarthrose. Mit Einfihrung des bikomparti-
mentellen Oberflachenersatzes Anfang bis Mitte der 1970er Jahre wurden die
Scharnierprothesen zunehmend von den Oberflachenersatzprothesen abgelést,
sodass sie heute nur noch bei hochgradigen Achsfehlstellungen oder instabilen
Kniegelenken, die durch Oberflachenersatzprothesen nicht suffizient zu
versorgen sind, indiziert sind. Im Gegensatz zu den Scharnierprothesen
verfolgen die ungekoppelten Oberflachenersatzprothesen das Prinzip, nur den
beschadigten Teil des arthrotisch degenerierten Knies zu ersetzen (Abb. 1.4)
[37]. Dieses Prinzip wird seitdem weiterverfolgt und liegt auch heutigen Neu-
und Weiterentwicklungen zugrunde. Durch dieses Prinzip kann der mit der
Implantation verbundene Knochendefekt erheblich reduziert werden, was in
Bezug auf eine mdgliche Revision der Prothese von groBem Vorteil ist. Ein
weiterer Vorteil besteht darin, dass neben der Flexion und Extension den
Patienten so - im Gegensatz zu mit Schanierprothesen versorgten Patienten -
ebenfalls eine Rotation erméglicht wird.
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Abb. 1.4 (links): Prinzip des endoprothetischen Oberflachenersatzes nach
Goodfellow und O"Connor (1978) [37]

Abb. 1.5 (rechts): Réntgenkontrolle (AP- (A) und seitlicher Strahlengang (B))
nach Implantation einer bikompartimentellen KTEP mit femoraler und tibialer
Komponente, Quelle: Sportopaedicum Straubing, Deutschland

Nach den Prinzipien des Oberflachenersatzes entwickelten Goodfellow und
O’Connor 1978 die sogenannte ,Oxford“-Prothese, die sich durch mobile
Gleitlager und den Erhalt beider Kreuzbander sowie des Patellofemoralgelenks
auszeichnet [37]. Durch Gileitlagerluxationen und tibiale Lockerungen wurde
eine bikondylare Versorgung frihzeitig ausgesetzt. Als unikompartimentelle
Schlittenprothese hingegen wird das Implantat heute noch weitverbreitet
eingesetzt bei einseitiger medialer oder lateraler Gonarthrose bei intaktem
Bandapparat (Abb. 1.6).

Abb. 1.6: Unikompartimentelle ,mobile bearing“-Knieendoprothese des Typs
Oxford, Phase lll, Biomet
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Ebenfalls gegen Ende der 1970er Jahre entwickelten Buechel und Pappas ein
weiteres Prothesenmodell, die ,LCS*-Prothese (,low contact stress®). Diese
zeichnet sich dadurch aus, dass neben der tibiofemoralen auch die
patellofemorale Oberflache ersetzt wird [15]. Von den urspriinglich entwickelten
Varianten mit einerseits zwei beweglichen Meniskuslagern (Abb. 1.7) und
andererseits einer im Kniemittelpunkt rotierenden Plattform (Abb. 1.8) wird
heute nur noch letztere verwendet, da die beweglichen Meniskuslager zu
erheblichem Abrieb und relativ haufiger Luxation der Gleitlager fUhrten. Als
achsgefuhrte Rotationsprothese (,Rotating hinge“) werden diese Prothesen
heute eingesetzt bei insuffizienten Kreuz- und Kollateralbandern bei ansonsten

gut intakter Kapsel und suffizientem Muskelapparat.

Abb. 1.7: LCS-Knietotalendoprothese (Depuy) mit zwei beweglichen

Meniskuslagern und Patellartckflachenersatz

‘“H.

Abb. 1.8: LCS-Knietotalendoprothese (Depuy) mit reiner Rotation (Gleitlager

rechts) oder Rotation und Gleiten in sagittaler Richtung (Gleitlager links)
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Durch den groBen Erfolg der Implantate nach dem Prinzip des
Oberflachenersatzes mit Ersatz der femoralen und tibialen Oberflache und
einem dazwischen liegenden Gleitlager wurden seither die Prothesensysteme
konsequent weiterentwickelt. Derzeit befinden sich auf dem Markt zahlreiche
Prothesensysteme, die wiederum jeweils in verschiedenen Modifikationen
angeboten werden [77, 91].

1.2.2 Implantationsmodifikationen in der modernen Knieendoprothetik

Die modernen Knieendoprothesensysteme werden jeweils in diversen
Modifikationen angeboten, die entweder auf Verbesserung von Material oder
Design der Prothese selbst abzielen oder eher die Implantationsmethode
thematisieren. Hierbei wiesen Goodfellow und O Connor bereits 1978 mit der
Entwicklung der ,Oxford“-Knieprothese auf das grundséatzlich bestehende
Problem der Knieendoprothetik hin [37]. Somit muss bei der Entwicklung eines
Prothesensystems, welches das natirliche Kniegelenk maximal gut ersetzen
will, ein guter Kompromiss zwischen Stabilitdt des Knies auf der einen Seite
und Bewegungsfreiheit auf der anderen Seite gefunden werden.

Ein Ansatz, dieser Problematik gerecht zu werden, ist im sogenannten ,Soft
tissue balancing® zu sehen. ,Soft tissue balancing® beinhaltet neben
Knochenresektion und Wahl des Prothesendesigns auch ein Weichteilrelease,
stets mit dem Ziel, eine ausgeglichene Weichteilspannung herzustellen. Eine
ausgeglichene Spannung ist im Besonderen fir das HKB fiir einen
postoperativen Funktionserhalt von Bedeutung [20, 24, 69, 98].

1.2.2.1 Modifikationen durch das Polyethylen-Gleitlager

Das PE-Inlay als Meniskusersatz spielt bei vielen Modifikationen eine
entscheidende Rolle. Schon friih wurde vor allem das Material der Gleitlager
diskutiert [38], da diese durch die Inkongruenz der tibiofemoralen Gelenkflache
haufig Spitzendrliicken ausgesetzt sind. Auch bei den heute Ublichen Inlays aus
ultrahochmolekularem Polyethylen (UHMWPE, ,ultra high molecular weight
polyethylene®) stellen der Abrieb, Deformation und Luxation der PE-Inlays die
Hauptprobleme dar [61, 72, 94]. Dies ist vor allem durch das Postulat, dass

freie PE-Partikel positiv mit der Anzahl aseptischer Prothesenlockerungen
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korrelieren [57, 94], kritisch zu betrachten. Die in der Literatur mit 10-15 MPa
angegebene  Polyethylendauerbelastungsgrenze sollte  mdglichst  nicht
Uberschritten werden, da gerade eine Druckminderung entscheidend zur
Minimierung des PE-Abriebes beitragt [41, 109]. Dabei wiesen fluoroskopische
Untersuchungen den gr6Bten Abrieb des PE-Inlays an der Stelle des
posterioren tibiofemoralen Kontakipunktes nach [41]. Der PE-Abrieb kann
neben Materialeigenschaften auch durch Inlayhéhe und das Inlaydesign selbst
vermindert werden [11, 18, 72]. Durch eine hbéhere Kongruenz und somit
gréBeren Kontaktflache zwischen Femur und Inlay kann dem Auftreten der
Spitzendruckbelastungen und vorzeitigem VerschleiB entgegengewirkt werden.
Somit werden sowohl flache und weniger stark konkav gewdlbte Inlays
angeboten (,flat*) als auch Gleitlager mit héherer Konformitat (,deep dished",
,DD* ,high conforming“). Bei Implantation wird dabei standardmaBig das HKB
erhalten (,cruciate retaining“, ,CR"), wahrend das VKB reseziert wird. Diese
ungekoppelten Modifikationen unterscheiden sich von teilgekoppelten
Prothesendesigns (,posterior stabilized®, ,high flex“), deren Gleitlager sich durch
eine Art Zapfen auszeichnet, der in den interkondylaren Raum ragt und anstelle
des HKB, das hier ebenfalls reseziert wird, die AP-Stabilitat gewéhrleisten soll.

1.2.2.1.1 Flache PE-Gleitlager vom CR-Typ
Far die haufig verwendeten flachen und ,normal“ stark gewdlbten Inlays (,flat“)

(Abb. 1.9) liegen zur Zeit gute bis sehr gute mittelfristige klinische Ergebnisse
im Hinblick auf Funktionalitdt, Schmerzfreiheit und Bewegungsumfang vor [7,
98]. Bei der Implantation wird das HKB erhalten (,cruciate retaining®, ,CR"), was

zu einem ausreichenden AP-Stabilisierungsgrad fiihren soll.

Abb. 1.9: ,Fixed-bearing“-Gleitlager (11 mm hoch, .flat*), Quelle: Smith &
Nephew Deutschland GmbH, Schenefeld, Deutschland
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Viel diskutiert wird die Rolle der Kreuzbander bei endoprothetisch versorgten
Kniegelenken, deren HKB erhalten wurde. Durch die standardmaBig
durchgeflihrte Resektion des VKB kénnen CR-Kniegelenke in kinematischen
Untersuchungen keine physiologische AP-Translation aufweisen [7, 22, 48, 58,
105]. Klinische Untersuchungen zeigen jedoch flir diese Implantate zufrieden
stellende gute bis exzellente Ergebnisse [7, 13, 63, 96, 98, 105].

1.2.2.1.2 Hoch konforme PE-Gleitlager vom CR-Typ
Die in der Sagittalebene starker konformen Gleitlager (,deep dished*, ,DD“ oder

,high conforming®) werden vor allem bei Kreuzbandinsuffizienz eingesetzt. Bei
der Implantation bleibt das HKB erhalten (,cruciate retaining®, ,CR®). Durch das
hoch konforme Inlay soll die Funktionalitdt des HKB unterstitzt und somit die
anteroposteriore Translation stabilisiert werden [98, 102]. Eine spezielle
Variation dieser Inlays ist gegeben durch eine zusatzliche posteriore Lippe, die
die AP-Translation in tiefer Flexion stabilisieren soll.

Mehrere Studien konnten fiir Gleitlager von héherer Konformitat mittelfristig ein
gunstigeres VerschleiBverhalten des Polyethylens nachweisen [11, 18] und
auch klinische Studien zeigen gute Ergebnisse [7, 63]. Dennoch bleibt die
tibiofemorale Kontaktflache bei Versorgung mit einem DD-Gleitlager kleiner als
im physiologischen Kniegelenk.

Da bei Insuffizienz des HKB haufig teilgekoppelte Designmodifikationen, die
das HKB kunstlich ersetzen, bevorzugt werden, werden die DD-Gleitlager im
klinischen Alltag insgesamt weniger eingesetzt. Daher befassen sich bislang
relativ. wenige Untersuchungen mit den DD-Gleitlagern, sodass derzeit vor
allem mittel- bis langfristig wenige Erkenntnisse vorliegen [102].

1.2.2.1.3 PE-Gleitlager vom PS-Typ
Gleitlager vom PS-Typ (,posterior stabilized) zeichnen sich durch einen

kreuzbandersetzenden ,Zapfen“ aus, der in eine modifizierte Femurkomponente
mit zusatzlichem interkondylarem Block hineinragt und so im Gegensatz zu den
CR-Inlays einen ,roll-back” erzwingt [5, 21, 22, 99, 119, 122] und das Knie
anteroposterior stabilisiert (Abb. 1.10). Bei Knieendoprothesen mit einem PS-
Inlay spricht man durch den in die Femurkomponente reinragenden Zapfen von
einer Teilkopplung.
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«
-4

Abb. 1.10: ,Posterior-stabilized“-Gleitlager, Quelle: Smith & Nephew
Deutschland GmbH, Schenefeld, Deutschland

Es liegen zahlreiche Untersuchungen vor, die sich mit einem Vergleich von CR-
und PS-Prothesendesigns beschaftigen, wobei die CR-Kniegelenke nahezu
immer mit einem flachen PE-Inlay versorgt wurden. So zeigten Patienten, die
mit einem PS-Gleitlager versorgt waren, im Gegensatz zu Patienten, denen
eine HKB erhaltende KTEP implantiet wurde, im Rahmen mehrerer
fluoroskopischer Studien kein oder ein deutlich reduziertes paradoxes Gleiten
nach anterior [7, 22-24, 119]. Neben dem hdéheren AP-Stabilisierungsgrad
konnte fir Kniegelenke, welche mit einem PS-Gleitlager versorgt waren
gegenlber CR-Kniegelenken eine verbesserte maximale Flexion und somit ein
gréBerer Bewegungsumfang (ROM, ,range of motion“) beobachtet werden [24,
25, 39, 69]. Diese kinematische Uberlegenheit der PS-Gleitlager konnte bislang
jedoch weder in klinischen noch in radiologischen Untersuchungen bestatigt
werden [2, 19, 39, 69, 96, 98, 116, 119]. Hier werden kreuzbandersetzende und
kreuzbanderhaltende Knieprothesen auch im Rahmen von Langzeitstudien als
vergleichbar gut eingestuft. Eine prospektive randomisierte Studie konnte bei
Patienten mit reseziertem HKB jedoch postoperativ schlechtere Schmerzscores
nachweisen [28]. Andere Untersuchungen zeigten flr die PS-Inlays ein etwas
haufigeres lift-off* [24, 64]. Weiterhin konnte in tiefer Flexion fur die PS-
Gleitlager ein sogenanntes ,Post-Impingement” beobachtet werden, bei dem
der Zapfen des Inlays an die Patellariickflache gelangt. Hierbei besteht ein
Zusammenhang mit einer tief stehenden Patella, einer zu kleinen
Femurkomponente und zu weit anterior implantierter Tibiakomponente [118].
Nur wenige in vitro-Studien beschaftigen sich bislang mit einem Vergleich der
beiden Inlaydesigns. Nicholls et al. fanden unter Flexion deutlich reduzierte
tibiofemorale Krafteinwirkung bei PS-Inlays im Vergleich zu CR-Inlays [79].
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Ebenso schlecht ist die Datenlage fur einen Vergleich von PS-Prothesen und
CR-Prothesen mit einem hoch konformen Inlay (,deep dished®, ,DD*). Laskin et
al. konnten in einer randomisierten prospektiven Studie im Hinblick auf ROM,
Schmerzscores und Gelenkstabilitat keine klinischen Unterschiede zwischen
mit PS-Inlay versorgten und DD-Inlay versorgten Patienten feststellen [63].
Auch Saari et al. fanden in ihrer Untersuchung bis auf ein etwas haufigeres
sagittales Verkippen der Tibiakomponente bei PS-Kniegelenken keine
radiologischen und klinischen Unterschiede [96].

Durch die klinische Gleichwertigkeit von CR-Prothesen, PS-Prothesen und
schlieBlich sogar Prothesen, welche weder das HKB noch dessen Substitution
aufweisen [98], spielen in der Diskussion Uberwiegend kinematische Aspekte
im Hinblick auf den intrinsischen AP-Stabilisierungsgrad des PE-Inlays eine
Rolle. Klinisch greift man insbesondere dann auf die funktionell das HKB
ersetzenden PS-Gleitlager zurlick, wenn das HKB aus degenerativen oder
implantationstechnischen Griinden funktionell nicht erhalten ist. Im klinischen
Alltag wird bei Erstimplantationen bei suffizientem HKB tendenziell ein CR-Inlay
bevorzugt, da hier im Vergleich zu Implantationen der PS-Modifikation weniger
Knochen reseziert werden muss, was in Bezug auf mdgliche Revisionseingriffe

und ein erhéhtes Frakturrisiko von Vorteil sein kénnte [63, 102].

1.2.2.1.4 HF-Gleitlager
Erst seit kurzem auf dem Markt bestehen die sogenannten ,High flex“-Modelle

(,HF*), die Modifikationen aufweisen, welche die maximale Flexion vergréBern
sollen. Dies wird je nach Hersteller unterschiedlich umgesetzt, zum Beispiel
durch kleinere Radien der anterioren Femurkondylen oder durch zusatzliche
Knochenresektion an der posterioren Kondyle. Andere Hersteller modifizieren
das PE-Inlay (Abb. 1.11).

Abb. 1.11: High-flex“-Gleitlager, Quelle: Smith & Nephew Deutschland GmbH,
Schenefeld, Deutschland
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Hierbei besteht der Hauptunterschied gegentber konventionellen Inlays mit
posteriorer Lippe im flachen Abfall der posterioren Inayoberflache. Zudem kann
der anteriore Teil des Inlays abgeflacht sein, sodass bei hohen Flexionsgraden
durch den Wegfall einer Kante ein AnstoBBen der Patella verhindert wird.

Mit diesen Modifikationen wird theoretisch die maximale Flexion vergréBert,
allerdings je nach Konstitution auf Kosten der Gelenkstabilitat [6, 10, 51, 92].
Das HF-Design soll vor allem die tiefe Flexion verbessern, was erste Studien
belegen [10, 51, 62, 100, 101]. Des weiteren zeigen Untersuchungen
erfreuliche  Ergebnisse hinsichtlich mit physiologischen Kniegelenken
vergleichbarer Kinematik [4, 65], die vor allem aus einer wahrend der gesamten
Flexion vergréBerten tibiofemoralen Kontaktflache resultieren soll [100].
Allerdings ist der Erfolg in Bezug auf einen postoperativ zufrieden stellenden
Bewegungsumfang wie fir andere Gleitlager auch am starksten abhangig vom
praoperativ bestehenden Bewegungsumfang [10, 92, 101]. Im Vergleich mit
anderen Prothesendesigns wird das HF-Design derzeit in ersten Studien
klinisch und biomechanisch als vergleichbar gut eingestuft [10, 51, 100, 101].

1.2.2.1.5 Hohe des PE-Gleitlagers
Durch eine variable Resektion der ossaren Gelenkstrukturen kann der

Operateur nach eigenem Ermessen eine ausgeglichene Weichteilspannung
des Kniegelenks wiederherstellen. Dabei kann der tibiofemorale Gelenkspalt
deutlich vergréBert werden, was durch verschiedene Héhen der PE-Gleitlager
kompensiert wird. Somit werden bei verschiedenen Implantationssystemen
zum Beispiel die Inlayhéhen 9 mm, 11 mm und 13 mm angeboten, die je nach
tibialem Resektionsniveau eingesetzt werden um eine angemessene Spannung
der Bander wiederherzustellen [37]. Dabei sollte die Hohe des Gleitlagers so
gewahlt werden, dass das Kniegelenk auf der einen Seite zwar stabil,
andererseits aber nicht zu stark in der Bewegung eingeschrankt ist. Einige
Autoren sprechen eine Empfehlung fir héhere Gleitlager aus, da diese ein

gunstigeres VerschleiBverhalten aufweisen [9].

1.2.2.1.6 Fixe und bewegliche PE-Gleitlager
Neben Hoéhe und Wélbungsgrad des PE-Inlays ist seit langem der

Bewegungsspielraum der Gleitlager in der Diskussion. Schon 1978 wurde mit
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der Entwicklung des ,Oxford“-Knies versucht, den natirlichen Menisken im
Sinne der transportablen Gelenkflachen gerecht zu werden [37]. Somit gibt es
einerseits Gleitlager, die in der Tibiakomponente einrasten und daher nicht in
der Lage sind, Bewegungen des Femurs auf der Tibia mitzuverfolgen (,fixed
bearings“). Andererseits kdnnen sogenannte ,mobile bearings® eingesetzt
werden. Diese zeichnen sich dadurch aus, dass sie wie die natirlichen
Menisken gefihrt oder frei beweglich sind im Sinne einer Rotation und AP-
Translation. Dies wird bei gleicher femoraler Komponente durch eine
modifizierte tibiale Komponente ermdéglicht, auf dem das Inlay freie oder
gefihrte Bewegungen auslben kann. Da letztere Modifikation eher den
physiologischen Menisken im Sinne der ,transportablen Gelenkflachen”
entspricht, werden fiir die mobilen Gleitlager Vorteile gegeniber den fixen
Gleitlagern postuliert. Doch trotz vieler Studien, die diesen, auf die
nachvollziehbarere Biomechanik der Gleitlager beruhenden, theoretischen
Vorteil nachweisen wollten, steht insbesondere der klinische Nachweis einer
Uberlegenheit der mobilen Inlays noch aus. Den Postulaten geringere
Lockerungsraten, verbesserte Beweglichkeit, geringere tibiofemorale [109] und
patellofemorale Kontaktdriicke sowie gréBere Kompensation bei rotatorisch
fehlimplantierter Prothese werden Hypothesen entgegengesetzt, die Nachteile
mobiler Gleitlager postulieren. Dazu zahlen erhéhter PE-Abrieb durch grdBere
Kontaktflachen, erhdhtes Risiko einer Weichteileinklemmung und héaufigere
Inlay-Luxationen und Briiche, sodass vor allem klinisch noch kein Unterschied
zwischen mobilen und fixierten Gleitlagern nachgewiesen werden konnte [21,
30, 54, 110] und die Diskussion somit bis heute offen bleibt.

1.2.2.2 Weichteilreleasing

Wichtig far den klinischen Erfolg bei der Implantation einer KTEP ist neben der
Wahl eines geeigneten Inlaydesigns eine angemessene Weichteilspannung, die
Stabilitat, Beweglichkeit und Patellakinematik mit beeinflusst [99]. Eine
ausgeglichene Weichteilspannung bewirkt eine gleichmaBige Beanspruchung
der anatomischen Strukturen am Kniegelenk, sodass Uberbelastungen wie zum
Beispiel Insertionstendopathien vermieden werden kdnnen. Auch die
Funktionalitdt des HKB hangt entscheidend von dessen ausgeglichener

Spannung ab. So fithren sowohl Uberspannung als auch Laxitat zu Insuffizienz
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oder kompletten Funktionsverlust [20, 24, 69, 98]. Die bei Funktionserhalt des
HKB resultierende AP-Stabilitat fihrt zu einer physiologischen tibiofemoralen
Gelenkmechanik, die wiederum zu einer physiologischen Gelenkmechanik des
Patellofemoralgelenks flhrt. Dadurch kénnen tibiofemorale und patellofemorale
Druckverteilung verbessert werden, was wiederum den VerschleiB der PE-
Gleitlager sowie patellofemoralen Verschlei3 minimiert. Weiterhin kann durch
ein Release des HKB die maximale Flexion verbessert werden [75].

Vor allem in vitro-Studien untersuchen den Einfluss einer medialen
beziehungsweise lateralen Retinaculumspaltung (Release), die beide vor allem
in der Flexion zu mehr Bewegungsspielraum fihren [75]. Inwiefern ein Release
sinnvoll ist, muss immer individuell abgewogen werden. Beispielsweise kann
bei kontraktem lateralen Bandapparat oder medialer Arthrotomie ein laterales
Release sinnvoll sein um einer Valgisierung vorzubeugen. Andererseits kann
ein laterales Release das Luxationsrisiko der Patella [17, 50] erhéhen und zur
Medialisierung des patellaren Laufes fihren [84] und zeigt tendenziell erhdéhte
patellofemorale Kontaktdriicke [84] durch eine niedrigere Kontaktflache [50].
Klinisch zeigte sich ein Trend hin zu gehaufter Schmerzproblematik nach
Implantationen mit lateralem Release [28]. Umgekehrt kann eine mediale
Retinaculumraffung je nach operativer Technik zu einer Medialisierung der
Patella und ebenfalls erh6hten patellofemoralen Driicken fihren [82, 83], aber
durchaus auch einen stabilisierenden Effekt auf die Patella im Sinne einer
Zentrierung haben [88]. Dies ist insofern problematisch als ein unzentrierter
Lauf der Patella bei Knieendoprothesen durch eine fehlende Kompensation
durch das VKB zu Fehlrotation der Tibia fihren kann [89].

Selbst der Operationszugang wird im Kontext einer ausgeglichenen
Weichteilspannung diskutiert. Klinisch wird meist eine mediale Arthrotomie
bevorzugt, da diese postoperativ zum einen kosmetisch gute Ergebnisse zeigt
und zum anderen auch eine zufrieden stellende Funktionalitdt des M.
quadriceps femoris aufweist [46, 112].

FlOr eine ausgeglichene Weichteilspannung ist somit vor allem das korrekte
Ermessen des Operateurs wahrend der Implantation von groBer Bedeutung, da
hier individuell bei bestehenden Ungleichgewichten in der Weichteilspannung in
einem gewissen Rahmen kompensatorische oder prophylaktische MaBnahmen
getroffen werden kénnen [14, 99].
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1.2.2.3 Endoprothetische Modifikationen der Patella

Eine weitere Diskussion wird in der Literatur in Bezug auf eine
endoprothetische Versorgung des Patellofemoralgelenks geflihrt. Zwar konnte
Kordelle et al. in einer prospektiv randomisierten Studie klinisch bessere
Resultate bei mit Patellariickflachenersatz versorgten Patienten nachweisen,
obwohl praoperativ keine wesentlichen patellofemoralen Beschwerden
vorlagen [60]. Retrospektive Studien zeigen allerdings fir klnstliche
Patellarickflachen, deren Polyethylen durch eine Metallplatte verstarkt wird,
unbefriedigend hohe Komplikationsraten [111]. Experimentelle Studien wiesen
ebenfalls eher unglnstige patellofemorale Kontaktcharakteristika wie reduzierte
Kontaktflache und Druckerhéhung unabhangig von GréBe und Platzierung des
Patellarickflachenersatzes nach [32, 33, 70, 108]. Klinisch zeigten sich auch
bei Patienten mit nativ belassener Patella postoperativ zufrieden stellende
Ergebnisse [34], sodass die Frage nach vor allem klinisch Gberlegenem Design
abschlieBend nicht geklart ist.

1.3 Vorderer Knieschmerz in der Knieendoprothetik

Mit den heutigen Implantationsstandards werden unabhangig vom
Prothesendesign in der Regel zufrieden stellende gute bis sehr gute klinische
Ergebnisse erzielt [7, 13, 58, 60, 69, 93, 96, 98, 99, 105].

Dennoch stellen patellofemorale Probleme, vor allem der vordere Knieschmerz
beziehungsweise ins patellofemorale Kompartiment projizierte Schmerzen den
gréBten Anteil an postoperativ auftretenden Komplikationen dar, sodass
insbesondere friihe Revisionen aus einer patellaren Problematik resultieren [14,
44, 59, 67, 103, 111, 121]. Als Symptom kann der vordere Knieschmerz
(femoropatellares Schmerzsyndrom), der auch am natlrlichen Kniegelenk
auftreten kann, im Rahmen verschiedener Beschwerdebilder auftreten: im
Bereich der Patella kommen neben Insertionstendopathien, Plicasyndrom und
Reizung des Hoffaschen Fettkdrpers auch Krankheitsbilder vor, die sich
typischerweise patellofemoral manifestieren. Hierzu zahlen die Chondromalazia
patellae und die Retropatellararthrose. Die eigentliche schmerzauslésende
Ursache ist bislang unbekannt. Der Knorpel selbst enthalt keine Schmerz-
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rezeptoren, sodass die Vermutung nahe liegt, dass patellofemorale Schmerzen
tber Nozizeptoren der Schleimhaut oder des Periosts vermittelt werden.

All diesen Beschwerdebildern liegt meist eine unphysiologische Biomechanik
des Patellofemoralgelenks zugrunde, die zur Uberlastung und so zu
Reizzustdnden und Schmerzen fihrt [103]. Dabei werden praoperativ
bestehende Retropatellararthrose, Ubergewicht, Patella(sub-)luxation, eine
hoch stehende Patella (Patella alta) und Patelladysplasie als Risikofaktoren fir
eine postoperative patellare Problematik gehandelt [44, 55, 94, 111]. Klinische
Studien belegen zudem einen Zusammenhang zwischen erhéhtem Q-Winkel
und patellofemoralen Schmerzen [29]. Im Experiment konnte eine im
Computermodel postulierte Abhangigkeit des Patellofemoraldruckes vom Q-
Winkel bislang nur durch Huberti et al., von den meisten in der Literatur
beschriebenen Untersuchungen allerdings nicht nachgewiesen werden [26, 27,
52, 114]. Huberti et al. beschrieben erhdhte patellofemorale Kontaktdriicke bei
unphysiologisch hohen und kleinen Q-Winkeln bei Leichenkniegelenken [52].
Ein erhdhter patellofemoraler Druck wird in der Literatur als Hauptursache von
vorderem Knieschmerz nach Implantation einer KTEP diskutiert [12, 35, 70,
108]. Daher analysieren derzeit zahlreiche Untersuchungen die patellofemorale
Mechanik endoprothetisch versorgter Kniegelenke mit Foci auf patellofemorale
Kontaktflache, Patellofemoraldruck und Patellakinematik [32-35, 50, 59, 65, 70,
81, 89, 93, 108, 121, 124]. Dabei wird auch untersucht, inwiefern sich im
Rahmen einer KTEP die endoprothetische Versorgung der Patellartckflache im
Vergleich zum nativen Belassen der Patella auswirkt [14, 20, 70, 89]. In vitro-
Untersuchungen konnten flr endoprothetisch versorgte Kniegelenke gegeniber
natdrlichen Kniegelenken erhéhte patellofemorale Dricke nachweisen, wobei
dies nur fir Prothesen mit Patellarlckflachenersatz signifikant war [70, 108,
114]. Der Erklarungsversuch, dass eine unphysiologische Patellakinematik zu
einem reaktiven infrapatellaren Odem fiihrt, das sekundar den patellofemoralen
Druck erhdéht, konnte im Experiment nicht nachgewiesen werden [12]. Weitere
Autoren interpretieren einen erh6hten Patellofemoraldruck als Folge eines
veranderten Bewegungsverhaltens der Patella im Sinne eines Shifting und
Tilting (Abb. 1.12). Ostermeier et al. wiesen fir Prothesen mit kinstlich
ersetzter Patellarlckflache patellares Tilting (Verkippung der Patella) nach
lateral nach, wahrend sich Abweichungen des patellaren Transversalverhalten
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(»Shifting®) far Knieprothesen mit und ohne Patellarlickflachenersatz zeigten
[81]. Weiteren Studien belegen sowohl fir Knieendoprothesen mit nativ
belassener Patella als auch fir Prothesen mit Patellarickflachenersatz
unphysiologisch groBes Shifting und Tilting [59, 107, 111].

Shifting Tilting

Abb. 1.12: Schemazeichnung fiir eine unphysiologische Patellakinematik, links:
seitliche Verschiebung (,Shifting“, Subluxation), rechts: Verkippung (,Tilting*)

Als Folge dieser unphysiologischen Patellakinematik sehen einige Autoren
veranderte patellofemorale Druckverteilungsmuster, die zu erhéhten Drlcken
fihren [35, 81, 93]. Klinisch konnte bei Patienten mit Uberwiegend lateralem
patellofemoralen Kontakt allerdings kein hdherer Schmerzscore gefunden
werden [93, 103]. Dies kdnnte darin begrindet liegen, dass auch im natlrlichen
Kniegelenk die groBere laterale Patellafacette dominant ist und je nach
Beugewinkel des Knies bis zu 70 % der gesamten Kontaktflache darstellt [97].

Far unphysiologisches Shifting und Tilting bei mit einer KTEP versorgten
Kniegelenken werden derzeit verschiedene Ursachen in Betracht gezogen: so
beeinflusst das patellare Gleitlager der Femurkomponente die Patellakinematik
insbesondere im Hinblick auf ein mdgliches Shifting [20, 111]. Im
physiologischen Kniegelenk weist das patellofemorale Gileitlager eine
Asymmetrie mit einer lateral steileren Begrenzung auf, sodass das
physiologische Knie eine Tendenz zum medialen Shifting zeigt [81]. Bei
Prothesensystemen, die diese Asymmetrie umsetzen, lasst sich eine
physiologischere Patellakinematik beobachten, als bei solchen, die ein
symmetrisches patellofemorales Gleitlager anbieten [20, 81].

Weitere Autoren berichten zudem von einer direkten Abhangigkeit der
patellofemoralen Kinematik von der tibiofemoralen Kinematik, sodass
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unphysiologische Bewegungen insbesondere im Hinblick auf eine
anteroposteriore Stabilitdt zu erhéhten patellofemoralen Drlicken flihren
kénnen [49, 52, 66, 76, 104, 107, 117]. Dabei wird die AP-Instabilitat vor allem
auf das Fehlen des VKB zurlickgefthrt. Auch natirliche Kniegelenke zeigten
nach Resektion des VKB neben einer unphysiologischen AP-Translation eine
abnormale Patellakinematik mit Lateralshifting und —tilting [49, 117].

Andere Studien konnten die Implantation fehlrotierter Prothesenkomponenten
als Ursache einer unphysiologischen Patellakinematik nachweisen [3, 95]. So
wird insbesondere die Femurkomponente in einer Innenrotationsfehlposition
implantiert, was durch relative Medialisierung der Trochlea zu einer lateralen
Hyperkompression und Lateralisationstendenz der Patella fihren kann [3, 95].
Insgesamt wirkt sich die Fehlrotation der Femurkomponente auch stark auf die
tibiofemorale Kinematik auf, wahrend eine fehlrotierte Tibiakomponente in
erster Linie die patellofemorale Kinematik beeintrachtigt [3, 95].

Ein weiterer Forschungsansatz beschéaftigt sich mit der Abhangigkeit einer
zentrierten und stabilen Fihrung der Patella vom Muskelzug des M. quadriceps
femoris. So gibt es Uberlegungen, die neben einem unphysiologischen Q-
Winkel auch muskulare Dysbalance als mogliche Ursache fir erhdhten
Patellofemoraldruck und vorderen Knieschmerz betrachten [26, 52].
Experimentell konnten nach Implantation einer KTEP reduzierte mechanische
Wirkungsgrade und somit erhéhte Muskelbelastung nachgewiesen werden [85].
Somit kdnnten reduzierte Muskelkraft und schnellere Ermidung des M.
quadriceps femoris ebenfalls als Ursache des vorderen Knieschmerzes und
erschwerter Rehabilitation nach Implantation einer KTEP angesehen werden.
Sowohl Quadricepsbelastung als auch Patellofemoraldruck zeigen fiir natlrliche
und fir kinstliche Kniegelenke eine starke Abhangigkeit vom Beugegrad des
Knies. Vor allem Flexionswinkel gréBer 60° fihren zu bedenklich groBen
Dricken [108, 114] und auch der notwendige Muskelaufwand steigt wahrend
der Flexion [80, 86]. Diese experimentell gewonnenen Erkenntnisse stimmen
mit dem Kklinischen Bild des vorderen Knieschmerzes (berein, da dieser
insbesondere bei Flexion (,Treppen steigen®, ,Auto fahren®, ,Kino®) auftritt.
Aufgrund der klinischen Relevanz des vorderen Knieschmerzes [14, 44, 59, 67,
103, 111, 121] wird bei der Implantation einer KTEP mit nativer Patella haufig
prophylaktisch eine Denervierung der patellaren Gelenkflache durchgeflhrt,
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obwohl bisher keine Studie den gewinschten Effekt im Sinne einer
Schmerzprophylaxe fir das patellofemorale Kompartiment belegt. Darlber
hinaus wird die Patellartckflache intraoperativ durch Abtragung mdglicher
Osteophyten geglattet um eine mechanische Reizung zu minimieren [103].

Durch die komplexen Zusammenh&nge zwischen tibiofemoraler AP-Stabilitat
und Patellakinematik sowie die anatomischen Besonderheiten des
Patellofemoralgelenks mit knéchernem Gileitlager, Weichteilanheftung und
einer kleinen, je nach Gelenkstellung wechselnden Gelenkflache sind
experimentell gewonnene Erkenntnisse oft schwer oder gar nicht in klinischen
Studien zu belegen [93]. So scheiterten bislang Studien, die eine klinische
Uberlegenheit der kreuzbandersetzenden PS-Kniegelenke aufgrund der
fluoroskopisch belegten hdheren AP-Stabilitét gegentiber HKB erhaltenden CR-
Kniegelenken nachweisen wollten [2, 19, 69, 96, 98, 116, 119].

1.4 Fragestellung und Hypothese der vorliegenden Studie

Die vorliegende Studie wurde konzipiert um - vor dem Hintergrund der

Problematik des vorderen Knieschmerzes - zu untersuchen, inwieweit der

intrinsische Stabilisierungsgrad verschiedener PE-Gleitlager und der Zustand

des HKB Einfluss auf patellofemorale Kontaktdruckcharakteristika und

Quadricepskraft nehmen.

Durch Applikation verschiedener Prothesendesigns wurden an humanen

Leichenkniegelenken unterschiedliche AP-Stabilitaten simuliert und gleichzeitig

biomechanische Parameter erhoben. Als Parameter dienten neben mittlerem

Patellofemoraldruck auch patellofemoraler Spitzendruck, Kraftangriffspunkt in

Transversal- und Longitudinalachse sowie Quadricepszugkraft.

Mithilfe dieser in vitro-Untersuchung sollen im Hinblick auf eine Versorgung mit

PS-Prothesendesigns folgende Studienhypothesen Uberprift werden:

1. Kreuzbandersetzende Prothesendesigns (PS) zeigen einen glnstigeren
mechanischen Wirkungsgrad des M. quadriceps als kreuzbanderhaltende
Prothesendesigns (CR) unabhangig von deren Inlaykonformitat (,flat* und
,<deep dished®).
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Kreuzbandersetzende Prothesendesigns (PS) zeigen einen glnstigeren
mechanischen Wirkungsgrad des M. quadriceps als Prothesendesigns mit
hoch konformen Inlays bei HKB Insuffizienz (,deep dished®).
Kreuzbandersetzende Prothesendesigns (PS) zeigen einen niedrigeren
patellofemoralen Druck als kreuzbanderhaltende Prothesendesigns (CR)
unabhangig von deren Inlaykonformitat (,flat* und ,deep dished").
Kreuzbandersetzende Prothesendesigns (PS) zeigen einen niedrigeren
patellofemoralen Druck als Prothesendesigns mit hoch konformen Inlays bei
HKB Insuffizienz (,deep dished®).

AuBerdem sollen in Bezug auf die Inlaykonformitdt bei endoprothetischer

Versorgung des Kniegelenks folgende Studienhypothesen erértert werden:

1.

Hoch konforme PE-Gleitlager zeigen bei kreuzbanderhaltenden
Prothesendesigns (,CR deep dished”) einen niedrigeren patellofemoralen
Druck als flache Inlays (,CR flat®).

Hoch konforme PE-Gleitlager zeigen bei kreuzbanderhaltenden
Prothesendesigns (,CR deep dished®) einen glnstigeren mechanischen
Wirkungsgrad des M. quadriceps als flache Inlays (,CR flat®).

Weiterhin wurden die Kniegelenke unter der Fragestellung untersucht, inwiefern

die Integritat des HKB und die Hohe des Gleitlagers die Kniegelenkkinematik

beeinflussen. Hier sollen folgende Studienhypothesen geklart werden:

1. Bei Erhalt des HKB weist das gleiche Prothesendesign einen niedrigeren
patellofemoralen Druck auf als bei Resektion des HKB.

2. Bei Erhalt des HKB weist das gleiche Prothesendesign einen
gunstigeren mechanischen Wirkungsgrad des M. quadriceps auf als bei
HKB-Resektion.

3. Eine zu niedrige Inlayhdhe wirkt sich unginstig auf die
Kniegelenkmechanik aus und fahrt zu hohem Patellofemoraldruck und
unguinstigem mechanischen Wirkungsgrad des M. quadriceps.

Die gewonnenen Erkenntnisse Uber die biomechanischen Auswirkungen der

untersuchten Prothesendesigns werden anschlieBend im Hinblick auf mégliche

Vor- und Nachteile bei deren endoprothetischer Applikation diskutiert.
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2 Methodik

Bei der vorliegenden Studie handelt es sich um eine dynamische in vitro-
Untersuchung an humanen Leichenknien.

Die Durchfihrung aller experimentellen Untersuchungen erfolgte im
Biomechanischen Labor des Anna-Stiftes in Hannover, am Lehrstuhl far

Orthopadie der Medizinischen Hochschule Hannover.

2.1 Material

2.2.1 Knieendoprothesensystem

Samtlichen Knien wurde das Knietotalendoprothesensystem ,Genesis 11 (Fa.
Smith & Nephew, Schenefeld, Deutschland) implantiert. Beim ,Genesis I1*
Prothesensystem handelt es sich um eine bikompartimentelle KTEP, die die
Implantation eines fixierten Polyethylen-Inlays (.fixed-bearing“) oder eines
beweglichen Polyethylen-Inlays (,mobile-bearing“) ermdéglicht. In  der
vorliegenden Studie wurden ausschlieBlich ,Genesis I1*-Prothesen mit fixierten
PE-Gleitlagern verwendet. Die Gleitlager kébnnen dabei durch einen Einlass in

der tibialen Basisplatte einrasten, was ein Luxieren des Inlays verhindern soll.

Abb. 2.1: ,Genesis lI“-Knietotalendoprothese mit Femurkomponente vom CR-
Typ (,cruciate retaining®) und fixiertem Polyethylengleitlager (.fixed-bearing®),
Quelle: Smith & Nephew Deutschland GmbH, Schenefeld, Deutschland
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Da die vorliegende Studie Uberprift, inwieweit das Design des Polyethylen-
Inlays Einfluss auf die Kinematik des Kniegelenks nimmt, wurden H6he und
Wdlbung der PE-Inlays variiert und dadurch unterschiedliche anteroposteriore
Stabilisierungsgrade simuliert. Hierzu wurden CR-Gleitlager (,cruciate
retaining“) der H6he 9 mm und 11 mm bei normaler konkaver Oberflache (,flat)
und CR-Inlays der H6he 11 mm bei starkerer Wélbung (,deep dished®, DD-

Inlay) und somit gesteigerter Konformitat verwendet.

Abb. 2.2: Seitenansicht der getesteten Polyethylen-Gleitlager zur
Veranschaulichung der Unterschiede im Design; flache, normal gewdlbte (,flat®)
und starker konkave (,deep dished“) CR-Gleitlager (,cruciate retaining“) und
PS-Gleitlager (,posterior stabilized®)

Neben diesen Inlays wurde den Kniegelenken eine ,Genesis II*-KTEP in der
Ausfihrung PS (,posterior stabilized®) implantiert. Hier wird durch Entfernen
eines interkondyldren Knochenblockes das Implantieren einer anderen
Femurkomponente (Abb. 2.3) notwendig. AuBerdem zeichnet sich das
modifizierte PE-Gleitlager durch eine Art Zapfen aus, der in den interkondylaren
Raum ragt und somit zum einen der Gelenkflhrung dient und zum anderen das
Gelenk anteroposterior stabilisiert. Die PS-Gleitlager werden daher vor allem
dann eingesetzt, wenn das HKB nicht erhalten werden kann oder bereits
degenerative Veranderungen des HKB bestehen. In dieser Studie wurden PS-
Inlays der Héhe 11 mm verwendet.
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Abb. 2.3: Seitenansicht der verschiedenen Feﬁ‘nurkomponenten

links: Femurkomponente fir das HKB erhaltende Implantationen (,cruciate
retaining®)

rechts: Femurkomponente mit zusatzlichem interkondylaren Block zur
Gelenkstabilisierung bei nicht erhaltenem oder insuffizientem HKB (,posterior
stabilized®)

2.1.2 Préparate

In der vorliegenden Studie wurden acht Kniegelenke verwendet. Finf der
verwendeten Kniegelenke stammen von nordamerikanischen Kérperspendern
und wurden Uber eine kommerziell gefiihrte Gewebebank (Anatomical Service
Inc., Schillerpark, 60176 lllinois, USA) gegen Entgelt zum Versand angeboten.
Des Weiteren wurden drei Praparate vom Institut fir Anatomie der
Westfélischen Wilhelms-Universitat Minster erworben. Auch diese Kniegelenke
entstammen Korperspendern.

Um die Praparate gut zu erhalten, wurden die Leichen binnen weniger Stunden
nach Eintreten des Todes ohne weitere Vorbehandlung tief gefroren. Die
Kniegelenke wurden im Anschluss von Praparatoren je 300 mm proximal
beziehungsweise distal des Gelenkspaltes abgesetzt und tief gefroren nach
Deutschland versandt (“fresh-frozen knees*).

Dabei handelte es sich um funf rechte und drei linke Knie, die sowohl von
weiblichen als auch mannlichen Spendern stammten (eine Frau; sieben
Méanner, wobei von zwei Mannern sowohl rechtes als auch linkes Knie
verwendet wurde). Das Durchschnittsalter lag bei 76,0 Jahren (SD: 9,59;
Altersspanne: 56-85 Jahre), vier Knie wiesen leichte degenerative
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Veranderungen auf im Sinne einer initialen Osteoarthrose. Zwei Kniegelenke,
die dem selben Spender entstammten, zeigten starkere arthrotische
Osteophytenbildung. Des weiteren wurden die Knie im Hinblick auf ligamentare
Stabilitadt geprift. Bei allen Praparaten lagen intakte Kollateral- und
Kreuzbander vor. Lediglich bei einem Préparat war das VKB in Folge der
Osteoarthrose degeneriert. Das HKB war bei allen Praparaten intakt vorhanden.

2.2 Methode

2.2.1 Prgparation

Um die Messung durchfihren zu kénnen, mussten die Kniegelenke
vorbereitend entsprechend prapariert werden. Bei der Praparation wurde beim
Entfernen von Haut und Subkutangewebe darauf geachtet, dass muskuléare und
ligamentare Strukturen komplett erhalten bleiben. Im Anschluss daran wurden
die Sehnen und Sehnenspiegel im muskulotendinésen Ubergang des M.
quadriceps femoris, M. semitendinosus, M. gracilis und M. biceps femoris vom
Muskelgewebe frei prapariert und mit Sehnenklemmen versehen, wobei M.
semitendinosus und M. gracilis als Teile des Pes anserinus zusammen in eine
Klemme eingespannt wurden (Abb. 2.8).

Abb. 2.4: Leichenkniegelenk mit praparierten Sehnenspiegeln vor Anschluss an
Sehnenklemmen und den Kniegelenkskinemator
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2.2.2 Operationstechnik

Allen Knien wurde nach der Praparation eine zementierte KTEP (Genesis I,
Fa. Smith&Nephew, Schenefeld, Deutschland) mit den von der Herstellerfirma
entsprechend mitgelieferten Instrumentarien implantiert.

Zur Schonung der Patellasehne wurde eine mediale parapatellare Arthrotomie
durchgefliihrt. Bei allen Operationen wurde zunachst das HKB erhalten (,CR"),
wohingegen das VKB reseziert wurde. Dieses Vorgehen entspricht dem
Standard bei der Implantation einer ,Genesis II“- KTEP. Die Implantation der
Femurkomponente orientiert sich an der mechanischen Femurachse, welche
physiologisch eine Abweichung von 5° bis 7° zur anatomischen Femurachse
aufweist. Daher wurde mithilfe eines intramedulldren Stabes die anatomische
Achse als Referenz erfasst und entsprechend der jeweiligen mechanischen
Femurachse die Femurkomponente implantiert. Die GroBe der implantierten
Femurkomponenten reichte von 5 bis 7, die der Tibiakomponenten von 3 bis 5.
Die tibiale Knochenresektion betrug fur alle Implantationen 11 mm. Als
Referenz diente dabei der héchste Punkt des weniger degenerierten
Kompartiments des Tibiaplateaus. Somit war das Resektionsniveau fir ein 11
mm hohes Inlay ausgerichtet. Eine Versorgung mit einem niedrigeren 9 mm
hohen Gleitlager fihrte dementsprechend zu einer instabileren Gelenksituation.

2.2.3 Patellofemorale Messung

Zur Druckmessung und Bestimmung der Druckverteilung wurden 0,1 mm dinne
Sensorfolien (Abb. 2.6) verwendet (K-Scan 4000, Tekscan, Boston, USA),
deren Reliabilitdt in mehreren Studien nachgewiesen werden konnte [42, 71,
127]. Im Vergleich zu anderen Sensorfolien (Fuji Photo Film) hat sich der
Tekscan K-Scan vor allem in Messungen der Kontaktoberflache als Uberlegen
erwiesen [42, 71, 113]. Insbesondere fiir diese Studie besteht ein groBer Vorteil
darin, dass das K-Scan 4000-System auch unter dynamischen Bedingungen
eingesetzt werden kann.

Das 28 x 33 mm groBe Sensorfeld besteht aus 572 Drucksensoren (= 62
Sensoren pro cm?) und erfasst die Druckhéhe Uber die Messung von
Widerstandsanderungen durch Druckdnderungen auf den entsprechenden
Sensoren (Piezo-Pigmente) (Abb. 2.5). So kénnen Druckwerte von 0,1 MPa -
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172 MPa mit einer Auflésung von 0,1 MPa gemessen werden. Sowohl H6he als
auch Lokalisation des Kontaktdruckes werden mit einer Messfrequenz von 10
Hz erfasst. Daneben werden ebenfalls Hoéhe der Druckspitze sowie
Kraftangriffspunkt gemessen.
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Abb. 2.5: Schematische Darstellung des K-Scan 4000 Sensors, Quelle:
Tekscan, Boston, USA

Um die gitterférmig, mit einem Zwischenraum von 1,27 mm angeordneten
Sensoren vor Feuchtigkeit und mechanischer Beschadigung beim Einndhen zu
schutzen, wurde zuvor ein 0,1 mm dicker Teflon-Film (Tekscan, Boston, USA)
auf den Sensorfilm aufgebracht (Abb. 2.6).

Abb. 2.6: K-Scan Sensor bei Aufbringung des Teflon-Films zum Schutz vor
mechanischer Beschadigung
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Kalibriert wurden die Sensorfolien in einer hydraulischen Testvorrichtung (MTS,
Minneapolis, USA) vor der Messung mit wiederholt aufsteigenden Belastungen
von 800-1500 N.

Der kalibrierte K-Scan 4000 Sensor wurde Uber einen parapatellaren Zugang
auf die native Patella aufgebracht und nach bewéhrter Technik fixiert [82].
Hierfir wurde zum einen ein Polyethylen-Spriihkleber aufgetragen, zum
anderen eine Nabhtfixation mit Einzelknopfnédhten angewandt (Abb. 2.7). So
konnte sicher gestellt werden, dass die Sensorfolie unter den Druckbelastungen
nicht ausreiBt oder zerknittert, was einen Vergleich der Messungen nicht mehr
zugelassen hatte.

Abb. 2.7: Fixation des K-Scan 4000 Sensors an der Patellariickflache, links:

distale Anteile der Quadricepssehne, rechts: distale Ausleitung des Sensors

Ausgeleitet wurde der Sensor stets am distalen oder proximalen Pol der Patella,
sodass der Sensor wahrend des Extensionsversuchen nicht unter allzu groBe
Zugkrafte geriet, was wiederum ein AusreiBBen oder Zerknittern begunstigt hatte.
Nach dem Aufbringen der Sensorfolie auf die Patella wurden die Knie
abschlieBend mit Einzelknopfnahten zugenaht.
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2.2.4 Versuchsdurchfihrung

Im Anschluss an die oben beschriebenen Vorbereitungen wurden die
Kniegelenkspréaparate in einen speziellen Kniegelenkskinemator, mit dem
isokinetische Extensionsversuche durchgefihrt werden kénnen, eingespannt
[81, 108, 110]. Dabei erfolgte die Befestigung der entsprechenden Praparate
so0, dass der Femur in der Horizontalen und mit der Patella nach unten zeigend,
ausgerichtet war. Auch die Tibia wurde in eine Halterung eingebracht (Abb.
2.8). Durch diese Halterung wurde eine Krafteinleitung als Tibiagegenkraft
senkrecht zur Tibialangsachse und eine freie Drehung der Tibia um die
restlichen Bewegungsachsen ermdglicht. AuBerdem ist die Tibiahalterung zum
einen mit einer Kraftmesseinheit versehen, sodass eine standige Messung der
Extensionskraft und somit ein isokinetischer Extensionsversuch mdglich ist.
Zum anderen ist ein Goniometer in die Halterung integriert, sodass
Flexionswinkel mit einer Genauigkeit von 0,05 ° erfasst werden konnten.

Abb. 2.8: Leichenkniegelenk im Kniegelenkskinemator mit Anschluss der
Sehnenklemmen an die Hydraulikzylinder und distal ausgeleiteter K-Scan 4000
Sensorfolie
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Da die Kniegelenke zwischen den einzelnen Messungen aus der
Haltevorrichtung herausgenommen werden mussten, wurde vor der ersten
Messung ein transkondyldar gebohrter Kirchner Draht fir die genaue
Ausrichtung herangezogen. Durch das Ausrichten des Drahtes wurde die Lage
des zuerst eingespannten Knies flir die weiteren Messreihen reproduzierbar.
Die an den Sehnen befestigten Klemmen wurden Uber ein Stahlseil mit einem
hydraulischen Zug-/Druckzylinder verbunden, wobei die Sehnenklemmen von
M. biceps femoris und M. gracilis/semitendinosus mithilfe eines Adapters
zusammen Uber ein Stahlseil an einen Zugzylinder befestigt wurden (Abb. 2.9).
Insgesamt dienten drei Zugzylinder der durch dynamische Koordination
hervorgerufenen Tibiaextension. Der erste Zugzylinder simulierte den M.
quadriceps femoris, der zweite eine konstante Kokontraktion der Flexoren von
100 N und der dritte ein externes Flexionsmoment an der Tibia. Mithilfe der
Sehnenklemmen wurden die simulierten Zugkrafte auf die entsprechenden
Sehnenansatze (bertragen. Um der physiologischen Zugkraft des Musculus
quadriceps gerecht zu werden, wurde dessen Zugzylinder 2° lateral zur
Femurlangsachse in der Frontalebene ausgerichtet.

Abb. 2.9: Kniegelenkskinemator mit Anschluss an die drei Hydraulikzylinder

In dieser Anordnung wurde ein isokinetischer Extensionsversuch von 120°
Flexion bis zur vollen Streckung mit einem konstanten Extensionsmoment von
31 Nm simuliert. Da sich die Hebelarme an der Patella je nach
Knieflexionswinkel verandern, wirkten bis zu 2000 N auf die Quadricepssehne.
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Die auf die Quadricepssehne einwirkende Kraft wurde mit einem Messkdrper
(Hottinger Baldwin Messtechnik GmbH, Darmstadt, Deutschland) am

entsprechenden Zugzylinder mit einer Genauigkeit von + 0,1 N bestimmt.

2.2.5 Versuchsabfolge

l Implantation der Genesis |- KTEP J

1 Messung; |CR flat 11 mm
) Inlaywechsel
2 Messung: | cRftat 8 mm
D Inlaywechsel
3Messung: | Deep dished 11 mm
) Resektion HKE + Inlaywechsel
4 Messung; [CR flat 11 mm

Dlnlawechsel
SMessung: [ Deep dished 11 mm |

Implantation der PS-Femurkomponente
+ Inlaywechsel
[ Ps1imm |

B Messung:

Abb. 2.10: Schematische Darstellung der Versuchsabfolge

Zunéachst wurden alle Kniegelenke gemessen, denen eine das HKB erhaltende
,<aenesis |I“-KTEP implantiert und ein 11 mm hohes normal konkaves PE-
Gleitlager eingesetzt (,CR flat 11 mm®) worden war (Abb. 2.10). Fur den
folgenden Testzyklus wurde das PE-Inlay ausgetauscht, sodass die zweite
Messreihe mit einem 9 mm hohen PE-Inlay (,CR flat 9 mm®) durchgefiihrt
wurde. Durch Versorgung mit dem 9 mm hohen PE-Gleitlager wurde in dieser
Messreihe eine instabile Gelenksituation geschaffen, da das Resektionsniveau
bei der Implantation 11 mm betrug. Die dritte Messreihe erfolgte nach
Inlaywechsel mit einem 11 mm hohen héher konformen PE-Inlay (,deep dished
11 mm®). Nach Resektion des HKB wurde zun&chst wieder das PE-Gleitlager
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2 Methodik

des ersten Testzyklus (,CR flat 11 mm®), im Anschluss daran das Inlay des
dritten Testzyklus (,deep dished 11 mm®) gemessen.

FOr die sechste Messreihe musste eine neue Femurkomponente zementiert
implantiert werden, da die kreuzbandersetzende ,Genesis II*-KTEP in der
Ausfihrung PS (,posterior stabilized”) getestet werden sollte. Vor der
Implantation wurde dementsprechend interkondylar ein Knochenblock
abgetragen. Nach Einsetzen des PE-Inlays (,PS 11 mm*) wurde nun die letzte
Messung durchgefihrt.

2.3 Statistische Auswertung

Bei einer Messfrequenz von 10 Hz von sowohl Kinemator als auch der
Tekscan-Messung ergeben sich Daten fir alle 0,1 ° der Knieflexion.

Zwar wurden alle diese Werte fir die statistische Auswertung herangezogen,
allerdings werden in graphischen oder tabellarischen Darstellungen der
Ubersichtlichkeit halber nur alle vollen 10° der Knieflexion aufgefiihrt .

Die statistische Auswertung erfolgte mit dem Programm Microsoft ,Excel,
Version 2002, der Firma Microsoft Corporation (Seattle, U.S.A) und der
Software ,SPSS fir Windows®, Release 11.0.0.1, der Firma SPSS Inc.
(MUnchen, Deutschland) auf einem handelsiblichen Personalcomputer.

Dabei erfolgte die Testung auf statistische Korrelation mithilfe des
Korrelationskoeffizienten nach Pearson. Da es sich bei den erhobenen Daten
um unverbundene Stichproben handelt, wurde als parametrisches
Testverfahren zur zweiseitigen Testung auf Signifikanz der Zweistichproben-t-
Test herangezogen. Das Signifikanzniveau wurde auf p < 0,05 festgelegt.
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3 Ergebnisse

3 Ergebnisse

3.1 Aligemeiner Ergebnisteil

Die Tekscan K-Scan Software bietet neben der Aufzeichnung und Erhebung
der Messdaten in Form von Datensatzen ebenfalls die Mdglichkeit einer
visualisierten Analyse (Abb. 3.1).

Im folgenden werden die Ergebnisse aufgegliedert nach beobachtetem

Parameter vorgestellt.

CR ohne HKB DD ohne HKB
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3 Ergebnisse

60°

50°

40°

30°

20°

10°

0°

el adndnd a3

Abb. 3.1: Visualisierte Auswertung der Tekscan Software fir den Kontaktdruck
einer Messreihe; die einzelnen Gleitlagertypen sind fir den Verlauf des
isokinetischen Extensionversuchs von 120° bis 0° fir alle 10 vollen Winkelgrade
aufgetragen; blaue Einfarbung entspricht niedrigen Drlicken, rot entsprechend
hohen Kontaktdriicken
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3 Ergebnisse

3.2 Ergebnisse der mittleren patellofemoralen Kontaktdruckmessung
m r

E

: :
H

Abb. 3.2: Visualisierte Darstellung des patellofemoralen Kontaktdruckes zu

Beginn jeder Messreihe bei einem der getesteten Kniepraparate (Tekscan
Software)

A entspricht einer KTEP mit CR 11-Inlay, B zeigt die gleiche KTEP mit CR 9-
Inlay, C mit DD-Inlay, D zeigt die KTEP nach Resektion des HKB mit einem CR
11-Inlay, E zeigt analog das HKB resezierte Kniegelenk mit DD-Gleitlager und F
zeigt die KTEP mit modifizierter Femurkomponente und PS-Inlay und die flr die
Abbildungen gltige Legende.

Es zeigt sich eine vergleichbare Lage des Sensors auf der Patella fir die

einzelnen Messserien.
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Retropatellarer Kontaktdruck in [MPa]
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Grafik 3.1:
Extensionsbewegung mit dazugehdériger Standardabweichung

Kontaktdruck relativ zu CR 11 [%)]
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Verlaufe des patellofemoralen Kontaktdruckes wahrend der
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Grafik 3.2: Verlaufe des patellofemoralen mittleren Kontaktdruckes relativ zu

CR 11-Kniegelenken wahrend der Extensionsbewegung
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3 Ergebnisse

Testbedingung Mittlerer Kontaktdruck [MPa]  Abweichung Flexions-
MW £+ SD (Median, Min-Max) zu CR 11(%) grad[9]

Gesamt  CR 11 431 +£1.40 (4.24,2.14-6.84) -
CR9 423 +1.40 (4.15,2.05-6.75) -2
DD 427 +1.34 (4.24,2.18-6.66) -1
CRohne HKB 4.18 +1.26 (4.05, 2.11-6.37) -3
DD ohne HKB  3.99 + 1.44 (3.92, 2.11-6.69) -7
PS 3.58 +1.25 (3.66, 2.08-5.91) 17
Maximum CR 11 5.21+1.66 (5.15, 2.55-8.19) - 106
CR9 5.26 +1.66 (5.06, 2.88-8.41) 1 106
DD 5.29 +1.57 (5.16, 2.89-8.12) 2 107
CRohne HKB 5.23+1.56 (5.04, 2.85-8.09) 0 104
DD ohne HKB  5.10 + 1.56 (4.75, 2.74-7.86) -2 109
PS 459 +1.45 (4.54,2.88-7.48) 12 111
Minimum CR 11 3.29 +1.13 (3.28, 1.58-5.31) - 26
CR9 3.18 +1.13 (3.23, 1.59-5.23) -3 21
DD 3.31 £1.07 (3.47, 1.66-5.10) 1 19
CRohne HKB 3.19+1.14 (3.31, 1.55-4.97) -3 19
DD ohne HKB  2.88 +1.27 (3.00, 1.56-5.21) 12 18
PS 2.65+1.10 (2.93, 1.18-4.47) -19 22
0° CR 11 3.78 +1.59 (3.56, 1.62-6.70) -
CR9 3.53 +1.43 (3.52, 1.69-6.27) -7
DD 3.74 +1.46 (3.75, 1.92-6.52) -1
CRohne HKB 3.47 +1.24 (3.80, 1.73-5.50) -8
DD ohne HKB  3.28 +1.58 (3.07, 1.74-6.40) -13
PS 2.99+1.10 (3.12, 1.63-4.74) -21
10° CR 11 3.66 + 1.45 (3.46, 1.58-6.15) -
CR9 3.43 +1.28 (3.40, 1.69-5.80) -6
DD 3.64 +1.39 (3.68, 1.73-6.14) -1
CRohne HKB 3.41 +1.58 (3.81, 1.73-5.05) -7
DD ohne HKB  3.11 +1.46 (3.09, 1.70-5.94) -15
PS 2.87 +1.07 (3.11, 1.54-4.68) 22
20° CR 11 3.69 +1.35 (3.35, 1.74-5.62) -
CR9 3.28 +1.17 (3.31, 1.69-5.39) -11
DD 3.50 +1.11 (3.51, 1.72-5.20) -5
CRohne HKB 3.34 +1.23 (3.49, 1.64-5.26) -9
DD ohne HKB  2.99 +1.29 (3.10, 1.58-5.38) -19
PS 279 +1.11 (2.95, 1.43-4.69) -24
30° CR 11 3.66 +1.23 (3.41, 1.89-5.57) -
CR9 3.45+1.21 (3.35, 1.66-5.58) -6
DD 3.51 +1.15 (3.51, 1.71-5.51) -4
CRohne HKB 3.38 +1.18 (3.43, 1.56-5.31) -8
DD ohne HKB  3.10 +1.28 (3.35, 1.58-5.41) -15
PS 2.81+1.29 (2.93, 1.18-5.05) -23
40° CR 11 3.70 +1.05 (3.62, 2.06-5.48) -
CR9 3.63+1.20 (3.65, 1.66-5.67) -2
DD 3.63+1.06 (3.70, 1.75-5.26) -2
CRohne HKB 3.51 +1.11 (3.56, 1.61-5.15) -5
DD ohne HKB  3.25+1.25 (3.45, 1.65-5.42) 12
PS 3.04 +1.36 (3.27, 1.24-5.28) 18
50° CR 11 3.89 +1.09 (3.77, 2.20-5.91) -
CR9 3.98 +1.24 (4.08, 1.82-5.90) 2
DD 3.97 +1.23 (4.24, 1.85-5.55) 2
CRohne HKB 3.81 +1.19 (4.02, 1.79-5.59) -2
DD ohne HKB  3.43 +1.35 (3.73, 1.81-5.77) 12
PS 3.29+1.39 (3.61, 1.53-5.64) -15
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Fortsetzung Tabelle 3.1

Testbedingung Mittlerer Kontaktdruck [MPa] ~ Abweichung Flexions-
MW £ SD (Median, Min-Max) zu CR 11(%) grad[9

60° CR 11 4.08+1.20 (3.93,2.35-6.40) -
CR9 415+1.37 (4.10, 1.72-6.35) 2
DD 4.09+1.26 (3.99, 1.99-6.29) 0
CRohne HKB 3.91 +1.28 (3.95, 1.86-6.24) -4
DD ohne HKB  3.68 + 1.47 (3.76, 1.88-6.31) -10
PS 3.46 £2.39 (3.57, 1.94-6.14) 15
70° CR 11 4.48 +1.32 (4.25, 2.45-6.89) -
CR9 4.31+1.53 (4.10, 1.86-6.81) -4
DD 4.38+1.34 (4.29,2.07-6.48) -2
CRohne HKB  4.30 +1.42 (4.23, 2.00-6.88) -4
DD ohne HKB  3.94 + 1.63 (3.94, 1.98-6.62) 12
PS 3.69 +1.43 (3.79, 1.96-6.35) -18
80° CR 11 4.83+1.48 (4.77,2.39-7.36) -
CR9 473 £1.67 (4.58, 2.04-7.55) -2
DD 476 +1.46 (4.65,2.19-6.95) -1
CRohne HKB 4.78 +1.55 (4.57,2.17-7.31) -1
DD ohne HKB  4.38 + 1.66 (4.24, 2.15-7.13) -9
PS 3.96+1.46 (4.21,2.08-6.54) -18
90° CR 11 4.93+1.68 (4.73,2.48-8.13) -
CR9 4.88+1.73 (4.70, 2.14-8.05) -1
DD 4.82 +1.51 (4.64, 2.45-7.56) -2
CRohne HKB 4.82 +1.58 (4.69, 2.40-7.64) -2
DD ohne HKB  4.64 + 1.69 (4.09, 2.38-7.73) -6
PS 4.05+1.51 (3.89, 2.20-6.90) -18
100° CR 11 4.92+1.66 (4.97,2.51-8.08) -
CR9 4.87 +1.76 (4.81, 2.40-8.29) -1
DD 4.92+159 (4.71,2.65-7.98) 0
CRohne HKB 4.83 +1.54 (4.71,2.56-7.77) -2
DD ohne HKB  4.72+1.60 (4.41, 2.56-7.73) -4
PS 418 £1.51 (4.19, 2.32-7.04) 15
110° CR 11 4.99 +1.68 (5.03, 2.43-8.10) -
CR9 4.96 +1.67 (4.80, 2.66-8.22) -1
DD 4.94 +156 (4.60, 2.86-7.98) -1
CRohne HKB  4.85+1.47 (4.65, 2.80-7.69) -3
DD ohne HKB  4.71 + 1.47 (4.26, 2.73-7.45) -6
PS 4.08+1.33 (4.01, 2.65-6.59) -18
120° CR 11 5.00+1.71 (4.79, 2.21-7.98) -
CR9 5.00 +1.71 (4.70, 2.78-8.32) 0
DD 4.95+1.66 (4.81,2.37-7.77) -1
CRohne HKB 4.89 +1.74 (4.57, 2.33-8.06) -2
DD ohne HKB  4.81 + 1.65 (4.60, 2.41-7.79) -4
PS 426 +1.52 (3.81,2.88-7.48) 15

Tabelle 3.1: Darstellung des mittleren Patellofemoraldruckes mit Mittelwert +
SD, Median, Minimum, Maximum und relativer Abweichung zur CR 11-Gruppe
far Mittelwerte (,Gesamt®), Maxima, Minima und alle 10 vollen Flexionsgrade;
fur Maxima und Minima wird der Flexionsgrad angegeben
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3 Ergebnisse

Testbedingung p-Werte
CR 11 CR9 DD CR DD PS
ohne HKB ohne HKB
Gesamt CR 11 - ns ns ns ns p < 0.006
CR9 ns - ns ns ns p<0.02
DD ns ns - ns ns p <0.01
CR ohne HKB ns ns ns - ns p <0.03
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p=<0.006 p=<0.02 p<=<0.01 p <0.03 ns -
Maximum CR 11 - ns ns ns ns p =0.02
CR9 ns - ns ns ns p <0.01
DD ns ns - ns p=<0.02 p=0.01
CR ohne HKB ns ns ns - ns p =0.02
DD ohne HKB ns ns p <0.02 ns - p <0.05
PS p<0.02 p=<0.01 p <0.01 p<0.02 p=<0.05 -
Minimum CR 11 - ns ns ns ns p <0.01
CR9 ns - p <0.05 ns ns p <0.03
DD ns p <0.05 - ns ns p =0.01
CR ohne HKB ns ns ns - ns p <0.04
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p <0.01 p<0.03 p=<0.01 p <0.04 ns -
0° CR 11 - p <0.03 ns ns ns p =<0.02
CR9 p <0.03 - p < 0.005 ns ns ns
DD ns p < 0.005 - ns ns p <0.03
CR ohne HKB ns ns ns - ns p <0.03
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p<0.02 ns p<0.03 p=0.03 ns -
10° CR 11 - p<0.04 ns ns ns p <0.01
CR9 p <0.04 - p <0.01 ns ns p <0.03
DD ns p <0.01 - ns ns p =0.01
CR ohne HKB ns ns ns - ns p <0.03
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p <0.01 p<0.03 p=<0.01 p <0.03 ns -
20° CR 11 - p <0.05 ns ns ns p < 0.009
CR9 p <0.05 - p <0.05 ns ns p <0.02
DD ns p <0.05 - ns ns p < 0.005
CR ohne HKB ns ns ns - ns p =0.02
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p<0.009 p<0.02 p=<0.005 p=<0.02 ns -
30° CR 11 - ns ns ns ns p<0.02
CR9 ns - ns ns ns p <0.04
DD ns ns - ns ns p =0.01
CR ohne HKB ns ns ns - ns p <0.04
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p<0.02 p=<0.04 p=<0.01 p=<0.04 ns -
40° CR 11 - ns ns ns ns p <0.05
CR9 ns - ns ns ns p <0.05
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p<0.05 p=<0.05 ns ns ns -
50° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns p <0.04
DD ns ns - ns ns p <0.05
CR ohne HKB ns ns ns - ns p <0.05
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns p<0.04 p=<0.05 p=<0.05 ns -
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Fortsetzung Tabelle 3.2

Testbedingung p-Werte
CR 11 CR9 DD CR DD PS
ohne HKB ohne HKB
60° CR 11 - ns ns ns ns p<0.04
CR9 ns - ns ns ns p<0.04
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p<0.04 p=<0.04 ns ns ns -
70° CR 11 - ns ns p <0.04 ns p <0.03
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB p <0.04 ns ns - ns p <0.05
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p <0.03 ns ns p <0.05 ns -
80° CR 11 - ns ns ns ns p <0.03
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns p <0.04
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p <0.03 ns ns p <0.04 ns -
90° CR 11 - ns ns ns ns p < 0.01
CR9 ns - ns ns ns p <0.02
DD ns ns - ns ns p <0.03
CR ohne HKB ns ns ns - ns p <0.02
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p<0.01 p<0.02 p=<0.03 p=<0.02 ns -
100° CR 11 - ns ns ns ns p <0.006
CR9 ns - ns ns ns p <0.02
DD ns ns - p <0.05 ns p <0.008
CR ohne HKB ns ns p<0.05 - ns p < 0.01
DD ohne HKB ns ns ns ns - p<0.05
PS p<0.006 p=<0.02 p<0.008 p<0.01 p=<0.05 -
110° CR 11 - ns ns ns ns p <0.02
CR9 ns - ns ns ns p <0.01
DD ns ns - ns p<0.03 p=<0.008
CR ohne HKB ns ns ns - ns p=<0.02
DD ohne HKB ns ns p <0.03 ns - p <0.04
PS p<0.02 p=<0.01 p<0.008 p=<0.02 p=<0.04 -
120° CR 11 - ns ns ns ns p<0.05
CR9 ns - ns ns ns p <0.02
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p<0.05 p<=<0.02 ns ns ns -

Tabelle 3.2: Darstellung der p-Werte flr den mittleren patellofemoralen

Kontaktdruck; auf nicht

signifikante p-Werte wurde aus Grinden der

Uberschaubarkeit verzichtet
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Der mittlere patellofemorale Kontaktdruck entspricht dem Druck, der im Mittel
zum jeweiligen Flexionszeitpunkt auf der gesamten Sensorfolie herrscht. Fir
diesen zeigt sich eine wahrend der Extensionsbewegung abfallende Kurve
(Grafik 3.1), die bis zu einem Kbnieflexionswinkel von 90° nahezu konstant
verlauft, dann von 90° bis 30° Knieflexionsgrad kontinuierlich abfallt und
schlieBlich bis zur vollen Extension ein relativ konstantes leicht ansteigendes
Druckverhalten aufweist. Dieses Verhalten lasst sich fir alle getesteten
Prothesendesigns nachweisen, wobei das PS-Inlay initial im Bereich von 120°
bis 100° Flexion ein nicht ganz konstantes Druckverhalten zeigt und sich dann
im Verlauf an den Druckkurven der anderen Inlays wieder angleicht.

Der mittlere Kontaktdruck in der Gruppe der mit einem PS-Gleitlager versorgten
Kniegelenke liegt wahrend der gesamten Extensionsbewegung deutlich unter
dem der anderen Gruppen. Besonders stark ist dies gegentber der Gruppe mit
CR 11 versorgten Kniegelenken ausgepragt. Insgesamt betrdgt hier die
Druckreduktion der PS Gruppe gegenlber der CR 11-Gruppe 17% (Tab. 3.1),
was sich mit einem p < 0,006 auch als Signifikanz niederschlagt. Diese
signifikanten Unterschiede lieBen sich in der statistischen Analyse (Tab. 3.2) fur
samtliche vollen Flexionswinkel von 120° bis 0° nachweisen, mit Ausnahme von
50° Flexion, wo ein signifikanter Unterschied mit p < 0,06 allerdings nur knapp
verfehlt wurde. Dabei ist die Druckreduktion im Bereich des Gehens von 0° bis
30° mit bis zu 24% besonders stark ausgepragt (Tab. 3.1). Ahnliches lasst sich
im Vergleich der mit CR 9 versorgten Kniegelenke mit der PS-Gruppe
feststellen. Ebenso lassen sich hier fir nahezu alle vollen Flexionsgrade
signifikante Drucksenkungen nachweisen, die auch insgesamt mit p < 0,02
Signifikanz erzielen.

Auch gegenuber der mit einem DD-Gleitlager versorgten Gruppe zeigt sich fr
die PS-Gruppe ein insgesamt drucksenkender Effekt (p < 0,01), der im Bereich
des Maximums (90° bis 110°) und im Bereich des Minimums (0° bis 30°) und
bei 50° Flexion signifikant ist und sonst nur knapp eine Signifikanz verfehlt (p <
0,07 bis p < 0,08).

Fir die HKB resezierten Gruppen ergeben sich unterschiedliche Ergebnisse im
Vergleich mit der PS-Gruppe. Die HKB resezierten und mit einem CR 11-
Gleitlager versorgten Kniegelenke weisen flir nahezu die gesamte
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Extensionsbewegung und auch insgesamt signifikant erhdhte patellofemorale
Kontaktdriicke gegentber der PS-Gruppe auf (p < 0,03), wahrend die HKB
resezierte und mit einem DD-Inlay versorgte Gruppe nur im Bereich des
Maximums von 90° bis 110° signifikant héhere Dricke erzielt. Insgesamt wird
in der statistischen Analyse hier ein signifikanter Unterschied allerdings verfehlt
(p=0,18).

Fir die CR 9-Gruppe zeigt sich in Grafik 3.1 und Grafik 3.2 ein der Kurve der
CR 11-Kniegelenke &hnlicher Druckverlauf, der im Mittel nur 2% niedriger liegt
und nur im Bereich von 20° bis 0° eine gréBere Druckminderung aufweist, die
ebenfalls signifikant ist (Tab. 3.2). Insgesamt verfehlt die CR 9-Gruppe
gegenilber der CR 11-Gruppe eine signifikante Drucksenkung.

Im Vergleich der CR 9-Gruppe mit der DD-Gruppe l&sst sich ebenfalls nur fir 0°
bis 20° eine signifikante Druckreduktion feststellen, die insgesamt auch keine
Signifikanz erreicht. Im Bereich von 120° bis 30° zeigen beide Gruppen einen
sehr &hnlichen Verlauf (Grafik 3.1 und 3.2).

Es zeigen sich fir die CR 9-Gruppe keine weiteren signifikanten Unterschiede
im Vergleich mit den HKB resezierten Gruppen, wobei diese tendenziell

niedrigere mittlere Kontaktdriicke aufweisen.

Die mit einem DD-Gleitlager versorgten Kniegelenke zeigen ein der CR 9-
Gruppe &ahnliches Druckverhalten. Dabei liegt die Drucksenkung gegeniber
dem CR 11-lnlay mit 1% noch nd&her am patellofemoralen
Kontaktdruckverhalten als das der CR 9-Gruppe. Neben der oben dargestellten
signifikanten Druckerhéhung gegenlber der PS-Gruppe zeigen sich keine

weiteren Trends fir die DD-Gruppe.

Die HKB resezierten und mit CR 11-Inlay oder DD-Inlay versorgten Kniegelenke
zeigten neben den teils signifikanten erhdéhten Driicken im Vergleich zur PS-
Gruppe (siehe oben) keine erkennbaren Trends. Die Grafiken 3.1 und 3.2
zeigen zwar einen im Vergleich zu den Gruppen mit intaktem HKB niedrigeren
Kontaktdruck Uber die gesamte Extensionsbewegung, insbesondere flr die mit
einem DD versorgten Kniegelenke. Es konnte aber insgesamt kein signifikanter
Unterschied gefunden werden. Vor allem Grafik 3.2. zeigt fur die HKB
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resezierten und mit DD-Inlay versorgten Kniegelenke eine der PS-Gruppe
relativ parallel verlaufende Kontaktdruckkurve. Trotz dieses Trends hin zu
niedrigeren Kontaktdriicken wird ein signifikanter Unterschied im Vergleich zu
anderen Prothesendesigns verfehlt (p < 0,2 bis p < 0,4).

Die HKB resezierten Kniegelenke, denen eine Knieendoprothese mit CR 11-
Gleitlager implantiert wurde, zeigt eine signifikante Druckminderung nur bei 70°
Flexion gegenliber der CR 11-Gruppe und bei 100° Flexion gegentber der DD-
Gruppe. Wurde das HKB resezierte Kniegelenk mit einem DD-Gleitlager
versorgt, zeigte sich ein signifikanter Unterschied nur bei 110° Knieflexion im
Vergleich mit der DD-Gruppe.

Fir alle Gleitlager zeigt sich ein maximaler mittlerer Kontaktdruck fir
Flexionswinkel um 110° (104° bis 111°), der fir alle Gleitlager auBer dem PS-
Inlay im Bereich von 5,20 MPa liegt. Dabei zeigen die DD-Kniegelenke, deren
HKB reseziert wurde mit 5,10 MPa die tendenziell niedrigeren Maxima. Das
Maximum in der Gruppe der PS-Kniegelenke liegt mit 4,59 MPa deutlich
darunter. Fir die Kniegelenke mit DD-Gleitlager fallt auf, dass deren Maximum
das der CR 11-Gruppe leicht tbersteigt (2%).

In der statistischen Analyse weist die PS-Gruppe in Bezug auf das Maximum
des mittleren Kontaktdruckes gegeniber allen anderen Gruppen eine
signifikante Druckminderung auf (Tab. 3.2). Ansonsten zeigt die DD-Gruppe bei
Erhalt des HKB ein signifikant erhéhtes Maximum gegentber der DD-Gruppe
nach Resektion des HKB.

Die Minima der mittleren Kontaktdricke werden bei allen untersuchten
Kniegelenken um 20° Flexion erreicht (18° - 26°) und liegen etwa 2 MPa unter
dem jeweiligen Maximum. Auch hier zeigen Kniegelenke der PS-Gruppe und
HKB resezierte und mit DD-Gleitlager versorgte Kniegelenke tendenziell
niedrigere Minima auf. In der statistischen Auswertung (Tab. 3.2) zeigt sich hier
allerdings nur fur die PS-Kniegelenke eine signifikante Druckminderung
gegenlber den anderen Kniegelenken, wobei hier die HKB resezierte und mit
DD versorgte Gruppe die Ausnahme bildet (p < 0,44). Fir die DD-Gruppe zeigt
sich weiterhin ein signifikant erhéhtes Kontaktdruckminimum gegeniber der CR

9-Gruppe.
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3.3 Ergebnisse der patellofemoralen Spitzendruckmessung
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Grafik 3.3: Verlauf des patellofemoralen Spitzendruckes wahrend der
Extensionsbewegung mit dazugehdriger Standardabweichung
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Grafik 3.4: Verlaufe des patellofemoralen Spitzendruckes relativ zur CR 11-
Gruppe wahrend der Extensionsbewegung
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Testbedingung Druckspitze [MPa] Abweichung Flexions-
MW £+ SD (Median, Min-Max) zu CR 11(%) grad[9]

Gesamt CR 11 717 £2.41 (7.06, 3.82-11.79) -
CR9 7.05+2.45 (6.70, 3.34-11.56) -2
DD 7.12+2.53 (6.53, 3.55-11.94) -1
CRohneHKB 6.89 +2.30 (6.76, 3.56-11.04) -4
DD ohne HKB  6.63 +£2.52 (6.50, 3.43-11.47) -8
PS 6.12 +2.37 (5.87, 3.30-10.68) -15
Maximum CR 11 8.97 £2.94 (8.90, 4.83-14.43) 113
CR9 8.98 £2.94 (8.71, 5.43-14.20) 0 106
DD 8.89 £2.94 (8.80, 5.12-14.43) -1 109
CRohne HKB 8.89 +2.88 (8.80, 5.26-14.34) -1 108
DD ohne HKB 8.73 £2.84 (8.22, 4.97-14.04) -3 112
PS 7.83 +2.63 (7.58, 4.56-13.02) -13 109
Minimum CR 11 5.30 £1.88 (5.06, 2.55-8.56) 22
CR9 5.28 £+1.98 (4.95, 2.49-8.64) 0 34
DD 5.40 £2.08 (4.88, 2.43-8.92) 2 43
CRohneHKB 5.03 +2.21 (4.75, 2.25-8.71) -5 35
DD ohne HKB 4.38 +2.19 (4.58, 1.96-8.49) -17 25
PS 4.51 £2.45 (4.39, 1.50-8.92) -15 38
0° CR 11 6.28 +2.78 (5.75, 3.09-11.93 -
CR9 6.17 +2.64 (5.62, 2.66-11.18 -2
DD 6.36 +2.90 (5.99, 2.98-12.10 1

CRohne HKB 5.76 +2.49
DD ohne HKB 5.47 + 3.10

)
)
)
5.96, 2.66-10.20)
5.38, 2.55-11.70) -13
)
)
)
)

CR ohne HKB 6.06 +2.05
DD ohne HKB 5.18 +2.45
PS 5.31 £+ 2.47

6.18, 2.83-9.13
4.95, 2.23-9.27
5.53, 1.90-8.92

S St SO Ut Ut U UL SO SUU UG UG SO SUU UL UL VU SO UL UL SUU UL UG SUU UL S SUUG UG SO SO UL UG ST SR SR UGG SUUL UG SO UG UL UG SO U SN SOUR VUL UL U S Sy

PS 5.00 £2.67 (4.95, 1.90-10.00 -20
10° CR 11 6.03 +2.64 (5.75,2.83-11.18 -
CR9 6.01 £2.47 (5.26,2.61-10.51 0
DD 6.19+2.73 (5.96, 2.66-11.47 3
CRohneHKB 5.50 £+2.32 (5.73, 2.55-9.41) -9
DD ohne HKB 5.22 +2.96 (5.22, 2.23-10.88) -13
PS 4.98 +2.62 (5.11, 1.90-9.81) -17
20° CR 11 6.13+£2.59 (5.75, 2.55-10.70) -
CR9 5.83 +2.37 (5.06, 2.55-10.00) -5
DD 6.13+2.56 (5.73,2.61-10.76) 0
CRohneHKB 5.35+2.33 (5.38,2.31-8.85) -13
DD ohne HKB 4.98 +2.56 (5.13, 2.37-9.81) -19
PS 4.70 +2.58 (4.58, 1.70-9.47) -23
30° CR 11 6.12+2.08 (6.21,2.72-9.13) -
CR9 5.88 +2.00 (5.85, 2.55-8.85) -4
DD 6.19 +2.50 (5.96, 2.61-10.63) 1
CRohneHKB 5.41+2.24 (5.62,2.43-8.71) -12
DD ohne HKB  4.90 +2.28 (4.95, 2.23-8.92) -20
PS 4.87 £2.61 (4.73, 1.50-9.47) -20
40° CR 11 6.31 £2.05 (6.50, 3.09-9.20) -
CR9 5.97 £+2.23 (6.13, 2.66-9.61) -5
DD 6.18 £2.38 (6.29, 2.55-10.00) -2
CRohneHKB 5.81 £2.40 (5.69, 2.55-9.68) -8
DD ohne HKB 5.19 £2.31 (4.98, 2.48-8.99) -18
PS 5.26 +2.74 (5.38, 1.50-9.68) -17
50° CR 11 6.18 £1.73 (6.28, 3.38-8.92) -
CR9 6.27 £2.05 (6.40, 2.83-9.34) 1
DD 6.13 +£2.18 (5.73, 2.55-9.34) -1
)
)
)
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Fortsetzung Tabelle 3.3

Testbedingung Druckspitze [MPa] Abweichung Flexions-
MW + SD (Median, Min-Max) zu CR 11(%) grad[9
60° CR 11 6.34 £ 1.68 (6.70, 4.17-9.13) -
CR9 6.17 £1.99 (5.62, 2.93-9.20) -3
DD 6.15+£2.02 (6.06, 2.77-9.06) -3
CRohneHKB 6.11 £1.90 (5.75, 3.04-8.78) -4
DD ohne HKB 5.30 +2.29 (5.51, 2.48-8.56) -16
PS 5.34 +2.25 (5.41, 2.83-9.06) -16
70° CR 11 6.98 £ 1.89 (6.86, 4.79-10.13) -
CR9 6.46 £2.16 (6.50, 2.72-9.47) -7
DD 6.59 £2.23 (6.86, 2.83-9.68) -6
CRohneHKB 6.62 +2.16 (6.86, 3.28-9.74) -5
DD ohne HKB 6.07 £2.58 (5.51, 3.04-9.68) -13
PS 5.50 £2.27 (5.51, 2.98-9.61) -21
80° CR 11 7.85+2.36 (8.13,4.79-12.04) -
CR9 7.16 £2.51 (7.66, 2.83-10.76) -9
DD 7.32+£2.50 (7.30,3.33-11.00) -7
CRohneHKB 7.49+2.72 (7.30, 3.47-11.93) -5
DD ohne HKB 7.01 £2.59 (6.31, 3.47-11.12) -11
PS 6.45+2.56 (6.02, 3.47-11.36) -18
90° CR 11 8.44 £3.12 (8.80, 4.53-14.43) -
CR9 8.05£3.30 (8.32,2.98-13.99) -5
DD 8.25+3.09 (8.42, 4.09-14.04) -2
CRohne HKB 8.26 £3.04 (8.42, 4.09-13.84) -2
DD ohne HKB 8.09 +3.02 (7.52, 4.25-13.99) -4
PS 7.28+2.71 (6.70, 4.13-12.75) -14
100° CR 11 8.19 £3.04 (7.42, 4.56-14.34) -
CR9 8.24 £3.38 (8.13, 3.57-14.82) 1
DD 8.25+£2.89 (7.73,5.01-14.24) 1
CRohne HKB 8.26 £+2.83 (7.72, 5.15-14.04) 1
DD ohne HKB 8.15 £2.89 (7.30, 4.97-14.04) 0
PS 7.60 £2.46 (7.24,4.49-12.37) -7
110° CR 11 8.36 +2.86 (8.22, 4.56-14.04) -
CR9 8.30 £2.90 (8.03, 5.05-14.34) -1
DD 8.11+2.65 (7.95,5.01-13.44) -3
CRohneHKB 8.15+2.69 (7.88,5.12-13.59) -3
DD ohne HKB 7.99 +2.63 (7.66, 4.83-13.23) -4
PS 7.48 £2.67 (7.01,4.45-12.81) -11
120° CR 11 8.70 £2.88 (8.90, 4.29-13.64) -
CR9 8.44 +2.77 (8.32,4.75-13.64) -3
DD 8.43+2.80 (8.52,4.45-13.23) -3
CRohneHKB 8.30 £2.79 (8.52, 4.49-13.23) -5
DD ohne HKB 8.23 +2.64 (7.92, 4.41-12.75) -5
PS 6.93+2.10 (6.39, 4.53-11.12) -20

Tabelle 3.3: Darstellung des patellofemoralen Spitzendruckes mit Mittelwert +
SD, Median, Minimum, Maximum und der relativen Abweichung zur CR 11-
Gruppe fur jeweils Mittelwerte (,Gesamt®), Maxima, Minima und alle 10 vollen
Flexionsgrade; fur die Maxima und Minima wurde jeweils der Flexionsgrad

angegeben
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Testbedingung p-Werte
CR 11 CR9 DD CR DD PS
ohne HKB ohne HKB
Gesamt CR 11 - ns ns p <0.05 ns p<0.02
CR9 ns - ns ns ns p=<0.02
DD ns ns - ns ns p < 0.01
CRohneHKB p<0.05 ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p=s0.02 p=<0.02 p=0.01 ns ns -
Maximum CR 11 - ns ns ns ns p =0.01
CR9 ns - ns ns ns p <0.01
DD ns ns - ns ns p <0.03
CR ohne HKB ns ns ns - ns p <0.03
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p <0.01 p <0.01 p<0.03 p=<0.03 ns -
Minimum CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns p <0.04
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns p <0.04 ns ns -
0° CR 11 - ns ns ns ns p <0.05
CR9 ns - ns ns ns p=<0.02
DD ns ns - ns ns p < 0.001
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p<0.05 p<=<0.02 p=0.001 ns ns -
10° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns p <0.03
DD ns ns - ns ns p < 0.005
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns p=<0.03 p=<0.005 ns ns -
20° CR 11 - ns ns ns ns p <0.03
CR9 ns - ns ns ns p<0.02
DD ns ns - p =0.03 ns p = 0.004
CR ohne HKB ns ns p =0.03 - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p<0.03 p<=<0.02 p=<0.004 ns ns -
30° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - p =0.03 ns p=0.02
CR ohne HKB ns ns p <0.03 - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns p <0.02 ns ns -
40° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - p =0.04 ns ns
CR ohne HKB ns ns p <0.04 - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
50° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
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Fortsetzung Tabelle 3.4

Testbedingung p-Werte
CR 11 CR9 DD CR DD PS
ohne HKB ohne HKB
60° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns p<0.05
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns p <0.05 ns ns ns -
70° CR 11 - ns ns ns ns p <0.04
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p <0.04 ns ns ns ns -
80° CR 11 - ns ns ns ns p <0.04
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p <0.04 ns ns ns ns -
90° CR 11 - ns ns ns ns p <0.03
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p <0.03 ns ns ns ns -
100° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
110° CR 11 - ns ns ns ns p <0.02
CR9 ns - ns ns ns p <0.02
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - p<0.04 ns
DD ohne HKB ns ns ns p <0.04 - ns
PS p<0.02 p=<0.02 ns ns ns -
120° CR 11 - ns ns ns p<0.038 p<=<0.01
CR9 ns - ns ns ns p < 0.006
DD ns ns - ns ns p <0.03
CR ohne HKB ns ns ns - ns p <0.04
DD ohne HKB  p<0.03 ns ns ns - p <0.03
PS p<0.01 p<0.006 p<0.03 p=<0.04 p=<0.03 -

Tabelle 3.4: Darstellung der p-Werte fir den patellofemoralen Spitzendruck; auf

nicht signifikante p-Werte wurde aus Griinden der Uberschaubarkeit verzichtet
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Far den héchsten Druck auf der Sensorfolie, den patellofemoralen
Spitzendruck, zeigt sich bei grober Betrachtung ein Kurvenverlauf, der dem des
mittleren patellofemoralen Kontaktdruckes gleicht (Grafik 3.3). Auch hier zeigt
sich ein Druckabfall wahrend der Extensionsbewegung von insgesamt etwa 2,5
MPa fiir jedes Prothesendesign. Dabei liegt der Spitzendruck wahrend des
gesamten Bewegungsablaufs etwa 2,5 MPa Uber dem mittleren Kontaktdruck.
Zwischen 120° und 90° Knieflexionswinkel werden maximale Druckwerte
erreicht. Dieser Bereich stellt sich als konstantes Plateau dar, wobei fir die CR
11-Gruppe um 90° Flexion ein leichter Druckanstieg zu verzeichnen ist. Die PS-
Kniegelenke weichen in diesem Bereich deutlicher ab. Sie zeigen von 120° bis
90° einen bogenférmigen Verlauf mit Scheitel und beginnendem Druckabfall ab
100° bis 70° Flexion um dann einen relativ konstantes Druckverhalten bis in die
volle Extension aufzuweisen. Bei allen anderen untersuchten Kniegelenken
fand sich der Druckabfall erst bei einem Knieflexionswinkel von 90°, der sich
fast linear bis 60° der Flexion zog. Dieses Drucklevel bleibt bis zur vollen
Extension nahezu konstant. Entsprechend der Ergebnisse des mittleren
Kontaktdruckes zeigt die PS-Gruppe Uber den gesamten Bewegungsablauf ein
im Vergleich zu den anderen Gruppen niedrigeres Druckverhalten, wobei sich
die HKB resezierten und mit einem DD-Gleitlager versorgten Kniegelenke ab
60° Flexion an diesen Verlauf angleichen.

Der druckmindernde Effekt der PS-Gleitlager ist auch hier besonders stark
gegenlber der CR 11-Gruppe ausgepragt (Grafik 3.4). Dabei liegt die
Druckspitze im Mittel 15% niedriger und erreicht wiederum im Bereich des
Gehens die gréBte Druckreduktion mit 23% bei 20° Flexion (Tab. 3.3).
Insgesamt ist dieser Druckspitzenunterschied in der statistischen Analyse (Tab.
3.4) mit p £ 0,02 signifikant, allerdings Uber den Bewegungsablauf nicht so
durchgangig wie flr den mittleren Kontaktdruck. Hier haufen sich die
Signifikanzen im Bereich groBer Flexionswinkel (70° bis 120°. Im
extensionsnahen Bereich zeigt sich ein signifikanter Unterschied nur fir 0° und
20° Flexion. In diesem Bereich des Gehens lasst sich aber fur die PS-
Kniegelenke im Vergleich mit der DD-Gruppe durchgéangig von 0° bis 30° eine
signifikante Drucksenkung nachweisen. Dies ist ebenfalls flir die maximale
Flexion bei 120° festzustellen (p < 0,03). In der Gesamtheit liegt der
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patellofemorale Spitzendruck der PS-Gruppe im Vergleich mit den DD-
Kniegelenken signifikant niedriger (p < 0,01).

Ahnliche Aussagen lassen sich fiir den Vergleich der PS-Gruppe mit der CR 9-
Gruppe treffen (Tab. 3.4). Der insgesamt druckmindernde Effekt der PS-
Gleitlager (p < 0,02) zeigt sich wahrend des Extensionsversuchs signifikant von
0° bis 20°, bei 60° Flexion und im Bereich hoher Flexionsgrade (110° bis 120°).
Gegenlber den HKB resezierten Gruppen verfehlte die PS-Gruppe einen
signifikanten druckmindernden Unterschied. Dieser zeigte sich nur bei
maximaler Flexion (Tab. 3.4) mit p < 0,04 fir die mit einem CR 11-Gleitlager
versorgten Kniegelenke und p < 0,03 fir die mit einem DD-Gleitlager versorgten
Kniegelenke.

Eine insgesamt signifikante Druckreduktion kann sonst nur noch fiar HKB
resezierte und mit CR 11 versorgte Kniegelenke gegenlber der CR 11-Gruppe
gefunden werden (p < 0,05). Dabei wird allerdings fir die einzelnen vollen
Winkelgrade ein signifikanter Unterschied verfehlt, wobei dies von 20° bis 30°
nur knapp ist (p < 0,07 und p < 0,08). Hier kann hingegen ein signifikant
niedriger Spitzendruck gegentber der DD-Gruppe mit intaktem HKB gefunden
werden (20° bis 40° Flexion), der sich insgesamt aber nicht als Signifikanz
niederschlagen kann.

Flr das in der qualitativen Auswertung (Grafik 3.3 und 3.4) auffallig niedrigere
Druckverhalten der HKB resezierten und mit einem DD-Inlay versorgten
Kniegelenke ergibt sich in der statistischen Auswertung kein Hinweis. So wird
hier trotz einer mittleren Druckreduktion von 8% eine Signifikanz mit p < 0,24
doch deutlich verfehlt. Lediglich in maximaler Flexion ist die Druckminderung
gegenlber der CR 11-Gruppe signifikant (p < 0,03). Ebenfalls signifikant
niedrigere Spitzendriicke erzielen diese Kniegelenke bei 110°im Vergleich mit
den HKB resezierten und mit einem CR 11-Gleitlager versorgten Kniegelenke
(Tab.3.4).

Eine Analyse der Maxima (Tab. 3.3 und 3.4) zeigt, dass diese von allen
Kniegelenken um 110° Flexion erreicht werden (106° bis 113°). Hierbei liegt die
maximale Druckspitze der PS-Kniegelenke signifikant niedriger im Vergleich mit
allen anderen Gruppen. Nur gegentiber der HKB resezierten und mit DD-Inlay
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versorgten Gruppe wird ein signifikanter Unterschied mit p < 0,07 knapp
verfehlt.

Die Minima werden je nach Prothesendesign zwischen 22° und 38° Flexion
erreicht (Tab. 3.3) und liegen etwa 3,5 MPa unter dem jeweiligen Maximum.
Signifikant ist hier nur eine Druckminderung der PS-Kniegelenke gegentiber der
DD-Gruppe mit p < 0,04 (Tab. 3.4).
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3.4 Ergebnisse der Quadricepszugkraftmessung
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Grafik 3.5: Verlauf der Quadricepszugkraft wahrend der Extensionsbewegung
mit dazugehdriger Standardabweichung
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Grafik 3.6: Verlaufe der Quadricepszugkraft relativ zur CR 11-Gruppe wahrend
der Extensionsbewegung
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Testbedingung

Quadricepskraft (N)

MW + SD

(Median, Min-Max)

Abweichung Flexions-

Gesamt

Maximum

Minimum

00

10°

20°

30°

40°

50°

CR 11

CR9

DD

CR ohne HKB
DD ohne HKB
PS

CR 11

CR9

DD

CR ohne HKB
DD ohne HKB
PS

CR 11

CR9

DD

CR ohne HKB
DD ohne HKB
PS

CR 11

CR9

DD

CR ohne HKB
DD ohne HKB
PS

CR 11

CR9

DD

CR ohne HKB
DD ohne HKB
PS

CR 11

CR9

DD

CR ohne HKB
DD ohne HKB
PS

CR 11

CR9

DD

CR ohne HKB
DD ohne HKB
PS

CR 11

CR9

DD

CR ohne HKB
DD ohne HKB
PS

CR 11

CR9

DD

CR ohne HKB
DD ohne HKB
PS

1146.57 + 88.04
1151.15 £ 83.31
1150.19 £ 97.54
1203.17 £ 91.51
1191.88 + 80.07
1130.91 £ 107.88

1682.73 £ 156.14
1711.83 £ 157.32
1684.50 £ 174.55
1729.44 + 161.86
1688.66 + 123.18
1559.98 + 145.44

623.11 + 43.57
596.49 + 46.29
613.16 £ 49.82
607.15 £ 58.74
598.05 + 54.78
605.62 + 54.79

755.40 £113.20
697.44 £ 77.18
776.08 + 98.31
733.49 £ 117.55
743.28 +£118.85
718.17 £ 94.40

627.88 + 43.08
601.90 + 43.70
618.22 + 49.57
613.21 £ 60.30
604.80 + 57.52
613.39 + 58.24

650.97 £ 50.25
632.00 + 58.00
647.55 + 60.46
653.68 £ 61.79
632.82 + 62.59
645.20 + 59.44

727.95 £ 68.79
701.21 £ 76.46
723.36 £ 84.12
729.95 + 87.63
710.66 + 82.03
723.36 * 86.69

835.15 + 81.08
801.76 +98.18
833.62 +98.99
840.28 + 113.66
827.62 + 94.61
826.73 £ 113.33

974.75 £ 113.24
951.60 = 125.31
976.16 £ 115.67
974.75 + 106.50
9561.97 £ 112.57
951.07 £ 119.62

(1136.59, 1061.54-1301.70
(1123.47, 1056.30-1323.80
(1136.84, 1010.24-1329.69
(1177.86, 1061.15-1318.04
(1187.67, 1081.88-1335.77
(1095.38, 1025.65-1309.83

—~ o~ o~~~ —~

(620.34, 559.32-703.51)
(589.24, 548.95-699.74)
(595.37, 575.81-723.77)
(601.96, 536.70-740.26)
(590.30, 541.41-722.36)
(599.84, 538.12-721.41)

712.23, 661.10-972.09
695.21, 641.78-838.27
742.15, 666.28-934.87
687.72, 628.12-979.63
699.78, 662.04-1016.39)
692.91, 630.94-874.08)

,_\,_\,_\,_\,_\,_\
== — =

632.12, 594.97-704.92)
592.07, 556.49-702.09)
600.31, 579.11-725.18)
602.43, 540.94-746.39)
595.39, 541.41-726.60)
605.03, 540.00-722.83)

P

639.90, 573.46-728.01
618.93, 564.03-719.06
624.58, 591.36-751.10
633.30, 576.28-754.87
611.15, 581.47-762.41
625.29, 580.05-743.56

AAAAAA
= — == = —

709.87, 629.53-840.63
689.37, 630.00-837.80
689.14, 643.67-876.44
701.86, 632.83-893.40
669.11, 658.04-851.94
692.20, 643.19-892.93

Py

)
)
)
)
)
)

(814.95, 755.34-975.39)
(780.79, 715.76-999.90)
(785.03, 755.34-1023.93)
(800.58, 739.32-1063.98)
(799.63, 744.50-1027.23)
(792.80, 736.96-1060.68)

934.16, 856.01-1185.55
912.25, 800.58-1194.97
928.04, 874.08-1199.69
951.36, 865.60-1194.03
915.31, 839.69-1167.64
899.76, 833.09-1172.36

,_\,_\,_\,_\,_\,_\
_T 2=

1673.72, 1545.55-2031.36
1691.39, 1547.91-2049.74
1650.63, 1469.22-2045.97
1669.48, 1603.04-2105.34
1639.79, 1574.29-1909.79
1514.45, 1408.90-1803.77

—_—_ = ===

zu CR 11(%) grad[]
0
0
5
4
-1
- 102
2 104
0 101
3 104
0 102
-7 105
- 11
-4 10
-2 10
-3 8
-4 10
-3 9
-8
3
-3
-2
-5
-4
-2
-2
-4
-2
-3
-1
0
-3
-1
-4
-1
0
-2
-1
-4
0
1
-1
-1
-2
0
0
-2
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3 Ergebnisse

Fortsetzung Tabelle 3.5

Testbedingung

Quadricepskraft (N)

MW + SD

(Median, Min-Max)

Abweichung Flexions-
zu CR 11(%) grad[9

60°

70°

80°

90°

100°

110°

120°

CR 11

CR9

DD

CR ohne HKB
DD ohne HKB
PS

CR 11

CR9

DD

CR ohne HKB
DD ohne HKB
PS

CR 11

CR9

DD

CR ohne HKB
DD ohne HKB
PS

CR 11

CR9

DD

CR ohne HKB
DD ohne HKB
PS

CR 11

CR9

DD

CR ohne HKB
DD ohne HKB
PS

CR 11

CR9

DD

CR ohne HKB
DD ohne HKB
PS

CR 11

CR9

DD

CR ohne HKB
DD ohne HKB
PS

1132.54 £ 120.38
1105.80 £ 134.14
1117.64 £ 130.84
1148.09 + 124.87
1128.36 + 130.07
1084.18 £ 133.76

1309.07 £ 118.53
1269.84 +127.77
1292.63 + 105.02
1327.62 £ 121.60
1293.76 £ 130.05
1224.25 + 141.76

1463.50 + 104.48
1452.90 £ 121.17
1473.22 + 87.49
1499.72 £ 110.60
1496.64 + 92.71
1353.18 £ 145.11

1598.44 +£101.78
1594.91 £ 106.94
1599.09 + 96.46
1629.13 £ 124.37
1603.65 + 87.49
1462.85 + 139.76

1664.77 + 129.54
1686.79 + 133.98
1659.29 + 160.86
1713.18 £ 158.91
1672.87 £109.70
1532.06 + 136.84

1632.72 + 185.82
1678.43 £ 172.87
1596.62 + 243.52
1702.11 £151.75
1649.89 + 145.88
1524.82 + 137.11

1418.97 £ 210.10
1415.85 + 158.39
1366.49 + 266.72
1523.29 £ 170.93
1502.56 £ 211.00
1400.48 + 144.02

1103.32, 994.71-1374.97)
1077.41, 940.52-1373.09)
1063.98, 986.23-1382.51)
1120.52, 1007.44-1392.41)
1095.08, 980.58-1361.78)
1040.18, 938.64-1342.93)

1299.82, 1162.46-1521.52
1237.62, 1099.32-1493.25
1266.13, 1190.26-1503.61
1294.40, 1162.93-1537.54
1275.59, 1134.66-1507.38
1179.42, 1072.93-1469.69

1476.52, 1321.26-1612.93
1424.45, 1295.81-1632.25
1453.90, 1358.48-1595.97
1477.93, 1343.87-1636.02
1472.98, 1328.80-1611.52
1309.95, 1177.54-1605.39

1579.48, 1494.19-1791.05
1568.17, 1486.18-1737.33
1604.21, 1458.38-1743.93
1587.96, 1514.45-1890.00
1579.79, 1468.27-1732.62
1420.45, 1296.28-1692.09

1666.41, 1539.42-1944.66
1665.24, 1544.14-1965.39
1621.18, 1437.64-1975.76
1652.51, 1598.33-2085.55
1637.20, 1562.51-1881.52
1493.25, 1391.94-1796.23

1617.17, 1370.26-2019.58
1639.08, 1510.21-2037.96
1606.10, 1255.76-2015.34
1654.16, 1557.33-2037.02
1586.31, 1495.13-1889.06
1490.89, 1382.98-1733.56

1430.34, 1055.03-1767.02
1436.47, 1160.58-1637.91
1419.27, 905.65-1690.68)
1466.15, 1253.40-1798.59)
1464.32, 1163.87-1772.67)
1367.67, 1231.73-1656.28)

o o o ~ — ~  ~ ~ ~ ~ ~ ~ ~ ~ ~ ~ ~ ~ ~ ~ ~ ~ ~ —~ —~ —~
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Tabelle 3.5: Darstellung der Quadricepszugkraft mit Mittelwert + SD, Median,

Minimum, Maximum und der relativen Abweichung zur CR 11-Gruppe fir

jeweils Mittelwerte

(,Gesamt®),

Maxima,

Minima und alle

10 wvollen

Flexionsgrade; fur die Maxima und Minima wurde jeweils der Flexionsgrad

angegeben
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3 Ergebnisse

Testbedingung p-Werte
CR 11 CR9 DD CR DD PS
ohne HKB ohne HKB
Gesamt CR 11 - ns ns p<0.009 p=<0.05 ns
CR9 ns - ns p<0.02 p<0.01 ns
DD ns ns - ns p <0.03 ns
CR ohne HKB p<0.009 p=<0.02 ns - ns p < 0.01
DD ohne HKB ps0.05 p=<001 p=<0.03 ns - p < 0.01
PS ns ns ns p < 0.01 p < 0.01 -
Maximum CR 11 - ns ns p <0.02 ns p<0.04
CR9 ns - ns ns ns p < 0.008
DD ns ns - p =0.05 ns p =0.02
CR ohne HKB p<0.02 ns p <0.05 - ns p <0.01
DD ohne HKB ns ns ns ns - p <0.02
PS p<0.04 p=<0.008 p=0.02 p=0.01 p <0.02 -
Minimum CR 11 - p < 0.008 ns ns p <0.04 ns
CR9 p < 0.008 - p < 0.004 ns ns ns
DD ns p < 0.004 - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - p <0.04 ns
DD ohne HKB p =0.04 ns ns p =0.04 - ns
PS ns ns ns ns ns -
0° CR 11 - p <0.02 ns ns ns ns
CR9 p <0.02 - p < 0.001 ns ns ns
DD ns p < 0.001 - ns ns p <0.02
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns p <0.02 ns ns -
10° CR 11 - p <0.01 ns ns ns ns
CR9 p < 0.01 - p < 0.004 ns ns ns
DD ns p =0.004 - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
20° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - p<0.03 p=<0.02 ns ns
DD ns p=0.03 - ns ns ns
CR ohne HKB ns p<0.02 ns - p<0.04 ns
DD ohne HKB ns ns ns p <0.04 - ns
PS ns ns ns ns ns -
30° CR 11 - p <0.04 ns ns ns ns
CR9 p <0.04 - p<0.01 p=<0.03 ns ns
DD ns p < 0.01 - ns ns ns
CR ohne HKB ns p <0.03 ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
40° CR 11 - p <0.02 ns ns ns ns
CR9 p <0.02 - p<0.004 p=0.01 ns ns
DD ns p =0.004 - ns ns ns
CR ohne HKB ns p <0.01 ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
50° CR 11 - p <0.02 ns ns ns ns
CR9 p<0.02 - p<0.04 ns ns ns
DD ns p <0.04 - ns p<0.04 p<=<0.05
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns p =0.04 ns - ns
PS ns ns p <0.05 ns ns -
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Fortsetzung Tabelle 3.6

Testbedingung p-Werte
CR 11 CR9 DD CR DD PS
ohne HKB ohne HKB

60° CR 11 - p<0.04 ns ns ns p<0.04
CR9 p <0.04 - ns p <0.04 ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns p <0.04 ns - ns p <0.02
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS p <0.04 ns ns p<0.02 ns -

70° CR 11 - p <0.02 ns ns ns p <0.006
CR9 p <0.02 - ns p <0.000 ns ns
DD ns ns - p<0.03 ns p <0.02
CR ohne HKB ns p<0.000 p<0.03 - p<0.05 p=0.009
DD ohne HKB ns ns ns p <0.05 - p <0.02
PS p <0.006 ns p<0.02 p<0.009 p<=<0.02 -

80° CR 11 - ns ns ns ns p <0.01
CR9 ns - ns p <0.02 ns p <0.008
DD ns ns - ns ns p <0.002
CR ohne HKB ns p<0.02 ns - ns p <0.006
DD ohne HKB ns ns ns ns - p < 0.004
PS p<0.01 p<0.008 p=<0.002 p<0.006 p<=<0.004 -

90° CR 11 - ns ns ns ns p < 0.01
CR9 ns - ns ns ns p <0.002
DD ns ns - ns ns p <0.004
CR ohne HKB ns ns ns - ns p < 0.007
DD ohne HKB ns ns ns ns - p <0.005
PS p<0.01 p<0.002 p<0.004 p<0.007 p<=<0.005 -

100° CR 11 - ns ns ns ns p<0.03
CR9 ns - ns ns ns p <0.005
DD ns ns - p <0.05 ns p<0.03
CR ohne HKB ns ns p <0.05 - ns p <0.01
DD ohne HKB ns ns ns ns - p <0.01
PS p<0.03 p<0.005 p<003 p<0.01 p<=<0.01 -

110° CR 11 - ns ns p <0.05 ns p<0.05
CR9 ns - ns ns ns p <0.004
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB p <0.05 ns ns - ns p <0.002
DD ohne HKB ns ns ns ns - p<0.02
PS p<0.05 p=<0.004 ns p<0.002 p=<0.02 -

120° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns p<0.03 ns ns
DD ns ns - p <0.04 ns ns
CR ohne HKB ns p<0.03 p<0.04 - ns p<0.03
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns p<0.03 ns -

Tabelle 3.6: Darstellung der p-Werte fur die Quadricepszugkraft; auf nicht

signifikante p-Werte wurde aus Griinden der Uberschaubarkeit verzichtet
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3 Ergebnisse

Grundsatzlich kann bei der Auswertung der Quadricepskraft ein niedriger zur
Extension nétiger Muskelaufwand als Zeichen eines ginstigen mechanischen
Wirkungsgrades angesehen werden. Bei der qualitativen Analyse der Zugkraft
des M. quadriceps zeigt sich ein typischer Kurvenverlauf (Grafik 3.5) fir alle
Prothesendesigns mit initial von 120° bis 90° Flexion bogenférmigen Verlauf,
wobei sich der Scheitel um 105° findet. Hier werden somit die jeweiligen
Maxima erzielt. Von 90° bis 40° Knieflexion kann man einen linearen Abfall
verzeichnen. Im Bereich des Gehens verflacht sich die Kurve, die aufgebrachte
Quadricepskraft nimmt aber weiterhin ab um im Bereich um 10° Flexion ihr
Minimum und somit den gunstigsten Wirkungsgrad des M. quadriceps zu
erreichen. Bei voller Extension lasst sich dann wieder ein leichter Anstieg der
Quadricepskraft  feststellen. Insgesamt kommt es wahrend der
Extensionsbewegung zu einer erheblichen Veranderung der aufgebrachten
Zugkraft, die im Bereich der maximalen Flexion um 1700 N, extensionsnah bei
600 N liegt. Aufféllig ist dabei die Gruppe der PS-Kniegelenke, die von 110° bis
60° Flexion, vor allem aber im Bereich groBer Flexionswinkel deutlich weniger
Muskelkraft aufwenden mussten. Ab einem Knieflexionswinkel von 60° gleicht
sich der Kurvenverlauf der PS-Kniegelenke nahe an die Ubrigen Kniegelenke
an. Weiterhin kann beobachtet werden, dass HKB resezierte und mit einem CR
11-Inlay versorgte Kniegelenke mehr Kraft aufwenden mussten, als die
restlichen untersuchten Knie. Dies ist besonders zwischen 120° und 80 ° Flexion
ausgepragt. Bei maximaler Flexion liegt die Muskelkraft flir Kniegelenke, deren
HKB erhalten oder ersetzt wurde (CR 11, CR 9, DD und PS) um 1400 N,
wahrend die Kniegelenke, deren HKB reseziert wurde, deutlich darUber liegen
(Grafik 3.5 und 3.6).

Der bereits in der qualitativen Auswertung aufféllig niedrige Kurvenverlauf der
Gruppe der PS-Kniegelenke kann mit der statistischen Analyse bestatigt
werden. Es zeigt sich im Vergleich mit der CR 11-Gruppe eine signifikante
Reduktion der Quadricepskraft fir Knieflexionsgrade von 60° bis 110° (Tab.
3.6). Insgesamt wird ein signifikanter Unterschied mit durchschnittlich 1%
weniger aufgebrachter Muskelkraft allerdings deutlich verfehlt (p < 0,62).
Gleiches qilt fir den Vergleich der PS-Kniegelenke mit der CR 9-Gruppe (p <
0,25), deren Quadricepskraft von 80° bis 110° signifikant héher liegt. Tabelle
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3.6 zeigt fur diesen Flexionsbereich auch gegenlber den anderen
Kniegelenken deutlich signifikante Unterschiede. Im Vergleich der PS-Gruppe
mit den HKB resezierten Kniegelenken sind diese Unterschiede so ausgepragt,
dass sich zudem insgesamt eine signifikant reduzierte Quadricepszugkraft
bestatigt (p < 0,01 fdar beide). Im Bewegungsablauf zeigt sich dabei
extensionsnah kein statistisch relevanter Unterschied, umso mehr daflir bei
gréBeren Flexionswinkeln. Bei den DD versorgten Kniegelenken ohne HKB
betrifft dies den Bereich von 70° bis 110°, bei Versorgung mit CR 11-Inlay und
Resektion des HKB sind die signifikanten Unterschiede von 60° bis 120° noch
starker ausgepragt. Fir die PS-Kniegelenke zeigt sich weiterhin eine
signifikante Reduktion der aufgebrachten Muskelkraft im Vergleich mit der DD-
Gruppe fir 0°, 50° und von 70° bis 100° Flexion. Insgesamt Iasst sich hier aber
kein signifikanter Unterschied nachweisen.

Weiterhin zeigen auch die HKB resezierten Kniegelenke, die bereits in der
qualitativen Auswertung auffallen, in der Gesamtauswertung beide signifikant
erhdhte Quadricepskraftwerte gegentiber Kniegelenken mit intaktem HKB (CR
11, CR 9, DD) im Bereich von 5% erhdéhtem Muskelaufwand. Lediglich bei
Vergleich der mit CR 11-Inlay versorgten Kniegelenke ohne HKB mit der DD-
Gruppe wird eine Signifikanz knapp verfehlt (p < 0,06). Bei einzelnen
Winkelgraden im Bereich gréBerer Flexion konnten hier signifikante
Unterschiede gefunden werden (70°, 100° und 120° Flexion).

Die nach Resektion des HKB mit CR 11 versorgten Kniegelenke zeigen in der
statistischen Analyse vor allem gegenliber der CR 9-Gruppe wéahrend der
Extensionsbewegung immer wieder signifikante Unterschiede (bei 120°, 80° bis
60° und 40 bis 20° Flexion), wahrend dies im Vergleich mit CR 11-Kniegelenken
nur bei 110° Flexion auftritt. Bei Untersuchung der HKB resezierten
Kniegelenke zeigt sich insgesamt kein signifikanter Unterschied zwischen der
CR 11- und der DD-Gruppe (p < 0,50). Nur bei 70° und 20° Flexion konnte eine
signifikant niedrigere aufgebrachte Quadricepskraft der DD-Gruppe beobachtet
werden (Tab. 3.6).

Wie bereits erwahnt fihrt das DD-Gleitlager bei HKB Resektion insgesamt zu
einem signifikanten Anstieg der zur Extension benétigten Muskelkraft
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gegenltber den Kniegelenken mit intaktem HKB. Flr einzelne Flexionsgrade
zeigt sich dies nur gegeniber der DD-Gruppe bei 50° (p < 0,04).

Die Kniegelenke mit intaktem HKB zeigen im Vergleich untereinander
insgesamt keinen erhéhten Quadricepsaufwand flr ein Design (Tab. 3.5 und
3.6). Betrachtet man fir die CR 9-Kniegelenke die Extensionsbewegung im
Vergleich mit der CR 11-Gruppe, so zeigt sich aber eine signifikante Reduktion
der aufgebrachten Muskelkraft im Bereich von 0° bis 70° Flexion. Nur der p-
Wert fiir 20° verfehlt hier eine Signifikanz (p < 0,11). Ahnlich verhalt sich die
Gruppe der CR 9-Kniegelenke gegeniiber den DD-Kniegelenken. Hier fallen die
signifikanten Unterschiede in den Bereich von 0° bis 50° Knieflexion.
Interessant dabei ist die Tatsache, dass sich aufgebrachte Quadricepskraft der
CR 9-Kniegelenke dann bis zu Flexionsgraden um 90° an die der CR 11- und
DD-Kniegelenke angleicht um dann im Bereich maximaler Flexion eine héhere
Muskelkraft aufbringen zu muissen. Hier scheint sich der mechanische
Wirkungsgrad des M. quadriceps femoris Uberproportional zu verschlechtern.

Bei genauerer Betrachtung der erzielten Maxima zeigt sich, dass diese fir alle
Kniegelenke in den Bereich um 105° Flexion fallen (101 °bis 105°) und dass die
in der PS-Gruppe maximal aufgebrachte Quadricepskraft gegenlber allen
anderen Kniegelenken signifikant niedriger war (Tab. 3.6). Des weiteren fallt
hier eine signifikante Erhéhung der Muskelkraft in der Gruppe der HKB
resezierten und mit CR 11-Gleitlager versorgten Kniegelenke gegeniber der
CR 11-Gruppe (p < 0,02) und der DD-Gruppe (p < 0,05) auf.

Flr die Minima ergibt die statistische Analyse keine signifikanten Unterschiede
fir die PS-Kniegelenke, wohl aber fir die CR 9-Kniegelenke. Diese zeigen im
Vergleich mit der CR 11- und der DD-Gruppe ein signifikant niedrigeres
Minimum fUr die Extensionskraft. Auch fir die HKB resezierten und mit einem
DD-Gleitlager versorgten Kniegelenke lasst sich ein signifikanter Unterschied
gegenilber der Gruppe der CR 11-Kniegelenke unabhangig von der Integritat
des HKB nachweisen. Hier lagen die CR 11-Kniegelenke mit der minimalen

aufgebrachten Muskelkraft signifikant hdher.
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3.5 Ergebnisse der Kraftangriffspunktmessung

Flr die Auswertung der Lokalisation des Kraftangriffspunktes (COF, ,Center Of
Force®), der als Zentrum des patellofemoralen Kontaktdruckes zu verstehen ist,
liefert die Tekscan-Software die Koordinaten des 28 x 33 mm groBen
Sensorfeldes in Form von zwei Datensatzen, wobei ein Datensatz zur
Beschreibung der Longitudinalachse, der zweite Datensatz zur Erfassung der
Transversalachse dient. Mit Hilfe dieser Datenséatze lasst sich der Verlauf des

COF wahrend der Extension in der koronaren Ebene beschreiben (Grafik 3.7).

10 15 20 25

o -
T

10

« proximal [mm] distal —

0
«— medial [mm] lateral —

|[—CR11 —CR9 DD11 —— CR11 ohne HKB —— DD ohne HKB PS 11]

Grafik 3.7: Verlaufe der Kraftangriffspunkte wahrend der Extensionsbewegung
fur die jeweiligen Kniegelenksgruppen; die wei3 umrandeten Punkte markieren
den Startpunkt der Extension bei einem Knieflexionswinkel von 120°

Abb. 3.7 zeigt den Verlauf des COF fir die jeweils getesteten Kniegelenke.
Dabei kann man fur alle Kniegelenke weitestgehend Ubereinstimmende
Richtungsverlaufe zunéchst nach medial proximal, dann nach distal und lateral
und extensionsnah nach proximal feststellen. Lediglich, die Gruppe der PS-
Kniegelenke zeigt einen starker davon abweichenden Verlauf mit initialer
medialer und distaler Bewegung hin zu einer lateralen proximalen Lokalisation.
Insgesamt zeigt sich fir alle Kniegelenke eine tendenziell lateralisierte und
distalisierte Startposition des Kraftangriffpunktes.
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Grafik 3.8: Verlaufe der Longitudinalbewegung der Kraftangriffspunkte (COF)
wahrend der Extensionsbewegung; die Startposition (0) wird durch die Position
der CR11-Gruppe bei einem Knieflexionswinkel von 120 ° definiert
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Grafik 3.9: Verlaufe der Transversalbewegung der Kraftangriffspunkte (COF)
wahrend der Extensionsbewegung; die Startposition (0) wird durch die Position
der CR11-Gruppe bei einem Knieflexionswinkel von 120 ° definiert
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Die Grafiken 3.8 und 3.9 zeigen den Bewegungsverlauf der Kraftangriffspunkte
jeweils fur Longitudinal- und Transversalachse zum besseren Verstandnis. Hier
imponiert die bei allen Kniegelenksgruppen beobachtete Lateralbewegung
wahrend der Extensionsbewegung von etwa 110° bis 20° Flexion (Grafik 3.9).
Auffallig ist die insgesamt medialisierte und proximalere Lokalisation des COF
der PS-Kniegelenke gegenlber allen anderen der untersuchten Gruppen, wobei
die Transversalbewegung den Bewegungen der anderen Kniegelenke
entspricht und die Kurve lediglich nach medial verschoben ist. Die
Longitudinalbewegung zeigt hier gréBere Abweichungen im Vergleich zu den
anderen Kniegelenken. Weiterhin lasst sich eine Lateralisierung der CR 9-
Kniegelenke gegentber allen anderen Gruppen beschreiben.

Flr die genauere Analyse werden im folgenden die jeweiligen Ergebnisse fir
die Longitudinal- und die Transversalachse separat betrachtet.

3.5.1 Ergebnisse der longitudinalen Kraftangriffspunktmessung

proximal —

[mm]

« distal

120 110 100 90 80 70 60 50 40 30 20 10 0
Flexionsgrad [ ]

\_CR11 ——CR9 DD11 —— CR11 ohne HKB —— DD ohne HKB PS 11\

Grafik 3.10: Grafische Darstellung der absoluten Abweichungen [mm] der
Kraftangriffspunkte (COF) von dem der CR 11-Gruppe in der Longitudinalachse
wahrend der Extension; negative Werte entsprechen hierbei einer Distalisierung
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Testbedingung

Koordinaten longitudinal [mm]
(je gréBer, desto distaler)

Abweichung

Flexions-

zu CR 11[mm] grad[]]

MW +SD (Median, Min-Max)
Gesamt CR 11 20.74 £4.37 (20.59, 14.62-26.72) -
CR9 21.14 £5.23 (19.26, 15.37-29.48) -0.4
DD 20.90 £5.53 (18.93, 14.48-29.35) -0.2
CRohneHKB 21.15+5.49 (21.43,15.18-29.76) -0.4
DD ohne HKB 21.08 £5.20 (21.53, 14.86-28.86) -0.3
PS 19.33 £5.20 (21.32, 11.30-25.14) 14
Maximum CR 11 24.78 £4.43 (27.36, 18.60-29.28) - 82
CR9 24.30 +5.01 (23.36, 18.69-31.35) 0.5 66
DD 2480 £4.26 (24.12,19.16-30.67) 0.0 81
CRohneHKB 24.94 +4.70 (24.39, 18.99-32.51) -0.2 74
DD ohne HKB  24.90 £4.40 (24.79, 18.87-31.61) -0.1 64
PS 24.18 £6.69 (26.94, 15.85-32.99) 0.6 67
Minimum CR 11 17.08 £5.64 (16.96, 9.14-24.98) - 47
CR9 17.77 £6.15 (17.35, 9.17-27.54) -0.7 62
DD 16.98 £7.03 (15.71, 8.25-27.93) 0.1 48
CRohne HKB 17.44 +7.07 (18.94, 7.24-27.04) -0.4 32
DD ohne HKB 16.98 £6.89 (17.76, 6.90-26.54) 0.1 48
PS 13.86 £6.28 (12.49, 4.69-22.00) 3.2 47
0° CR 11 18.82 £4.42 (19.39, 11.70-25.22) -
CR9 20.59 £5.68 (19.81, 12.20-31.20) -1.8
DD 19.13+6.63 (19.02, 10.35-30.33) -0.3
CRohneHKB 19.98 +6.86 (19.27,11.76-32.21) -1.2
DD ohne HKB  19.91 £6.76 (19.96, 11.34-31.49) -1.1
PS 15.92 £5.23 (14.05, 10.04-24.35) 2.9
10° CR 11 18.87 £4.48 (19.28, 11.63-24.98) -
CR9 20.97 £5.62 (20.43, 12.62-31.35) -2.1
DD 19.44 £6.72 (19.16, 10.19-30.08) -0.6
CRohne HKB 20.30 + 6.74 (19.45, 12.78-32.24) -1.4
DD ohne HKB  20.39 £6.93 (20.17, 11.40-31.28) -1.5
PS 16.20 £5.46 (14.42,9.87-24.61) 2.7
20° CR 11 20.78 £4.78 (19.93, 13.04-27.12) -
CR9 21.72 £5.02 (20.64, 15.29-31.22) -0.9
DD 21.25+6.08 (22.78, 12.51-29.66) -0.5
CRohneHKB 21.15+6.17 (20.19, 13.74-31.93) -0.4
DD ohne HKB 21.10 £6.17 (20.95, 13.69-30.68) -0.3
PS 16.91 £5.57 (15.21, 10.03-25.61) 3.9
30° CR 11 21.52 £4.21 (21.22, 14.90-27.36) -
CR9 22.20 £4.88 (22.86, 16.59-31.14) -0.7
DD 21.26 £5.23 (21.34, 14.50-29.24) 0.3
CRohneHKB 21.69 +5.65 (21.22, 14.32-31.09) -0.2
DD ohne HKB 21.25 +5.34 (21.98, 14.73-29.16) 0.3
PS 17.30 £5.47 (15.80, 9.84-25.71) 4.2
40° CR 11 21.81 £4.12 (22.60, 15.11-26.24) -
CR9 22.11 £4.74 (23.31, 16.82-29.97) -0.3
DD 21.71 £4.73 (22.02, 15.39-29.16) 0.1
CRohne HKB 21.96 +5.00 (21.90, 15.45-29.68) -0.2
DD ohne HKB 21.59 +4.77 (22.87, 15.07-28.90) 0.2
PS 19.66 £+ 4.64 (18.40, 15.55-27.73) 2.2
50° CR 11 22.10 £4.26 (24.04, 15.49-27.20) -
CR9 22.19 £4.66 (23.05, 16.69-29.08) -0.1
DD 21.96 £4.80 (21.79, 15.57-29.29) 0.1
CRohne HKB 22.13+4.70 (22.26, 16.07-29.24) 0.0
DD ohne HKB 22.13 +4.66 (22.64, 15.37-28.69) 0.0
PS 21.30 £5.78 (20.83, 15.22-29.65) 0.8
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Fortsetzung Tabelle 3.7

Testbedingung

Koordinaten longitudinal [mm]
(je gréBer, desto distaler)

Abweichung

Flexions-

zu CR 11[mm] grad [

MW = SD (Median, Min-Max)
60° CR 11 22.03 +4.33 (22.39, 15.97-27.73) -
CR9 22.28 +4.92 (22.23, 16.82-28.92) -0.3
DD 22.27 £+4.88 (21.08, 16.05-29.27) -0.2
CRohneHKB 22.47 +4.84 (23.11,16.31-29.34) -0.4
DD ohne HKB 22.31 +4.68 (23.43, 15.99-28.59) -0.3
PS 22.10 £6.82 (22.11, 14.23-32.99) -0.1
70° CR 11 22.28 +4.86 (22.29, 16.22-28.29) -
CR9 22.33+5.48 (20.20, 16.43-29.18) 0.0
DD 22.62 +5.33 (20.72, 16.39-29.65) -0.3
CRohne HKB 22.71 £5.21 (23.82, 16.31-29.50) -0.4
DD ohne HKB 22.47 +5.14 (24.29, 15.96-28.90) -0.2
PS 22.00 £7.07 (24.25, 12.55-32.44) 0.3
80° CR 11 22.21 £5.62 (21.89, 16.09-28.64) -
CR9 22.12 £6.01 (19.75, 16.25-29.73) 0.1
DD 22.43 £6.00 (21.08, 15.99-30.18) -0.2
CRohne HKB 22.28 + 6.59 (24.39, 13.01-9.87) -0.1
DD ohne HKB 22.05 +6.42 (24.76, 13.12-29.45) 0.2
PS 21.85+8.09 (26.07, 8.92-31.42) 0.4
90° CR 11 21.30+6.96 (20.19, 10.89-29.13) -
CR9 20.94 +7.14 (18.61, 11.52-29.63) 0.4
DD 21.34 £7.44 (19.05, 10.08-30.59) 0.0
CRohneHKB 21.36+7.79 (22.80, 8.39-30.70) -0.1
DD ohne HKB 21.11 £7.65 (23.72, 8.12-29.66) 0.2
PS 21.14£8.99 (26.20, 5.52-30.67) 0.2
100° CR 11 20.41 +7.06 (18.65,9.14-27.91) -
CR9 20.23+7.59 (17.35, 9.28-29.37) 0.2
DD 20.53 + 7.54 (18.40, 8.28-29.19) -0.1
CRohne HKB 20.50 + 7.54 (21.65, 7.24-29.45) -0.1
DD ohne HKB 20.32 +7.49 (22.42, 6.90-28.53) 0.1
PS 20.83 +8.95 (25.68, 4.69-30.13) -0.4
110° CR 11 20.90 £5.54 (19.50, 13.04-27.60) -
CR9 20.33 £6.32 (18.45, 11.71-28.41) 0.6
DD 20.81 £5.94 (19.07, 11.66-27.93) 0.1
CRohne HKB 21.29 +5.43 (22.48, 12.21-28.41) -0.4
DD ohne HKB 21.07 £5.69 (23.09, 11.02-27.57) -0.2
PS 19.78 +7.15 (22.84, 7.49-27.44) 1.1
120° CR 11 21.29 £3.92 (20.44, 16.82-27.10) -
CR9 20.97 £4.21 (19.46, 16.07-27.57) 0.3
DD 22.20 £4.01 (21.14, 17.27-28.06) -0.9
CRohne HKB 22.37 +3.80 (22.07, 16.80-27.23) -1.1
DD ohne HKB 22.23 +3.40 (22.53, 17.71-26.55) -0.9
PS 18.40 +4.39 (18.78, 12.04-24.27) 2.9

Tabelle 3.7: Darstellung der Longitudinalkoordinaten des 33 mm langen
Tekscan-Sensorfeldes. Angegeben werden Mittelwert + SD, Median, Minimum,
Maximum und die absolute Abweichung des COF in [mm] von dem der CR 11-
Gruppe; negative Werte entsprechen einer Distalisierung; die Minima zeigen die

proximalste Position des COF, die Maxima die distalste Position des COF an
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Testbedingung p-Werte
CR 11 CR9 DD CR DD PS
ohne HKB ohne HKB
Gesamt CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
Maximum CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
Minimum CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
0° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - (p=0.10) ns ns ns
DD ns (p=0.10) - ns (p=0.10) ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns (p=0.10) ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
10° CR 11 - (p =0.09) ns ns ns ns
CR9 (p =0.09) - ns ns ns ns
DD ns ns - ns (p =0.09) ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns (p =0.09) ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
20° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
30° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
40° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
50° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
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Fortsetzung Tabelle 3.8

Testbedingung p-Werte
CR 11 CR9 DD CR DD PS
ohne HKB ohne HKB
60° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
70° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
80° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
90° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
100° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
110° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
120° CR 11 - ns ns ns (p=0.07) (p=<0.10)
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns p <0.03
CR ohne HKB ns ns ns - ns p <0.01
DD ohne HKB  (p £0.07) ns ns ns - p<0.02
PS (p=0.10) ns p<0.03 p=<0.01 p <0.02 -

Tabelle 3.8: Darstellung der p-Werte fur die Position der Kraftangriffspunkte
(COF) in der Longitudinalachse; auf deutlich nicht signifikante p-Werte wurde
aus Griinden der Uberschaubarkeit verzichtet; die in Klammern angegebenen

p-Werte sind mit p < 0.10 noch relativ klein und kénnten einen Trend anzeigen
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Die bereits durch Grafik 3.7 erkennbare, insgesamt eher distale Position des
Kraftangriffspunktes aller Kniegelenke wird durch Tabelle 3.7 widergespiegelt.
Hier werden Mittelwerte um die 20 mm erreicht bei einem durch die
Sensorlange vorgegebenem Maximum von 33 mm. Die distalste Position wird
hier bei Knieflexionswinkeln im Bereich von 64° bis 82° die proximalste bei
etwas niedrigeren Knieflexionswinkeln zwischen 32°und 62° erreicht (Tab. 3.7).
Dabei liegen der proximalste und der distalste Punkt durchschnittlich etwa 7,5
mm in der Longitudinalachse auseinander. Bei mit einem PS-Inlay versorgten
Kniegelenken betragt diese Differenz durch die Proximalisierung etwas mehr

als 10 mm.

Im Vergleich der Kniegelenke untereinander weist die Gruppe der PS-
Kniegelenke die gr6Bten Abweichungen auf (Grafik 3.8). Diese Abweichungen
in eine insgesamt proximalere Position ist besonders stark im Bereich des
Gehens von 10° bis 30° Flexion und im Bereich der maximalen Flexion
ausgepragt. Allerdings wird diese Proximalisierung der PS-Gruppe nur bei 120°
gegenlber den mit DD-Inlay versorgten und den HKB resezierten Kniegelenken
signifikant (Tab. 3.8). Gegentber den CR 11-Kniegelenken wird hier ein
signifikanter Unterschied mit p < 0.10 noch relativ knapp verfehlt, wahrend mit p
< 0.20 gegenlber den CR 9-Kniegelenken schon etwas deutlicher einen
signifikanten Unterschied verfehlt wird. Auch insgesamt wird die proximalere
Position, die vor allem aus den Grafiken 3.7 und 3.8 hervorgeht, mit p-Werten <

0.17 bis 0.26 nicht signifikant gegeniber den anderen Gruppen.

Fir alle anderen Kniegelenke zeigt sich fiir das COF im Bereich von 110° bis
30° Flexion kein wesentlicher Unterschied. Hier belaufen sich die
unterschiedlichen Positionen des COF in der Longitudinalachse auf
Abweichungen von weniger als 1 mm. Sogar der Kraftangriffspunkt der PS-
Gruppe gleicht sich in diesem Bereich an die der anderen Knie an (100° bis 60°
Flexion).

Im Bereich maximaler Flexion bei 120° und von 20° bis zur vollen Streckung
sind starkere Abweichungen der verschiedenen Kraftangriffspunkte in der
Longitudinalachse zu verzeichnen. Dabei nimmt das COF der CR 11-Gruppe
gegenlber den anderen Gruppen eine proximalere Position ein. Lediglich die
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CR 9-Gruppe zeigt bei 120° bis 80° eine noch proximalere Position. Diese
extensionsnah und im Bereich maximaler Flexion beobachteten grdBeren
Abweichungen weisen in der statistischen Analyse allerdings zu keinem
Zeitpunkt einen signifikanten Unterschied auf. Mit p-Werten zwischen p < 0.07
bis p < 0.10 kann hier héchstens ein Trend erkannt werden (Tab 3.8). So ergibt
sich far mit DD-Gleitlager versorgte Kniegelenke extensionsnah eine tendenziell
proximalere Position des COF gegeniiber den CR 9-Kniegelenken (bei 0°
Flexion) und gegenltber mit DD-Inlay versorgten Kniegelenken nach HKB
Resektion (von 0° bis 10° Flexion). In diesem Bereich zeigen mit CR 9-
Gleitlager versorgte Kniegelenke gegenlber der CR 11-Gruppe die Tendenz zu
weiter distal gelegenen Kraftangriffspunkten. Ebenfalls tendenziell distaler
gegenilber der CR 11-Gruppe liegt das COF der HKB resezierten und mit DD-
Gleitlager versorgten Kniegelenke bei 120° Flexion (p < 0.07).

3.5.2 Ergebnisse der transversalen Kraftangriffspunktmessung

medial —

\/—}\\

[mm]

« lateral

120 110 100 90 80 70 60 50 40 30 20 10 0
Flexionsgrad [9]

|—CR11 —CR9  DD11 — CR11 ohne HKB — DD ohne HKB —— PS 11|

Grafik 3.11: Grafische Darstellung der absoluten Abweichungen [mm] der
Kraftangriffspunkte (COF) von dem der CR 11-Gruppe in der Transversalachse
wahrend der Extensionsbewegung; negative Werte entsprechen hierbei einer

Lateralisierung
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Testbedingung Koordinaten transversal [mm]

(je gréBer, desto lateraler)

Abweichung Flexions-
zu CR 11[mm] grad []

MW + SD (Median, Min-Max)
Gesamt CR 11 16.30 £ 3.10 (17.10, 11.63-19.91) -
CR9 16.66 £ 3.04 (18.09, 11.78-19.34) -0.4
DD 15.77 £2.82 (16.24, 11.62-18.63) 0.5
CRohne HKB 14.84 + 3.33 (15.92, 10.17-18.90) 1.5
DD ohne HKB 14.72 £ 3.35 (15.37, 10.06-19.12) 1.6
PS 14.10 £ 4.86 (14.79, 6.84-21.52) 2.2
Maximum CR 11 23.65 +2.91 (23.88, 18.97-27.97) - 24
CR9 23.79 + 2.44 (24.05, 20.01-26.28) -0.1 28
DD 23.21 +1.94 (23.36, 21.04-25.89) 0.4 23
CRohne HKB 21.62 +3.74 (21.88, 16.13-26.68) 2.0 23
DD ohne HKB 21.75 £ 3.57 (21.68, 15.93-26.79) 1.9 23
PS 20.72 £ 5.00 (19.33, 13.18-27.03) 2.9 42
Minimum CR 11 9.06 £ 4.51 (12.04, 2.79-13.14) - 90
CR9 9.20 +4.94 (12.55, 2.40-13.61) -0.1 95
DD 8.83+4.96 (11.91, 1.86-13.38) 0.2 94
CRohne HKB 8.84 +4.97 (9.08, 2.53-14.01) 0.2 87
DD ohne HKB 8.83 £4.89 (9.53, 2.35-14.25) 0.2 91
PS 8.05+5.81 (9.96, .73-14.99) 1.0 80
0° CR 11 20.11 £ 5.51 (21.21, 12.56-27.23) -
CR9 18.98 £+ 7.10 (20.84, 5.80-26.07) 1.1
DD 21.06 + 4.04 (21.41, 13.40-25.76) -0.9
CRohne HKB 19.52 +4.52 (21.43, 14.07-26.41) 0.6
DD ohne HKB 19.53 £+ 4.24 (19.33, 13.33-26.45) 0.6
PS 17.76 £ 4.48 (17.90, 10.43-25.77) 2.4
10° CR 11 19.85 £5.81 (21.27, 12.59-27.31) -
CR9 19.26 £ 6.60 (20.96, 7.23-26.16) 0.6
DD 21.29 + 3.95 (21.29, 13.41-25.87) -1.4
CR ohne HKB 19.68 + 4.34 (21.50, 14.40-26.54) 0.2
DD ohne HKB 19.85 + 4.29 (21.00, 13.44-26.68) 0.0
PS 17.97 £5.41 (18.71, 10.91-25.94) 1.9
20° CR 11 19.72 £6.19 (21.17, 10.38-28.02) -
CR9 20.00 £+ 5.22 (20.98, 11.70-26.21) -0.3
DD 21.36 + 3.59 (21.52, 14.13-25.42) -1.6
CRohne HKB 19.85 +3.98 (21.12, 14.74-26.33) -0.1
DD ohne HKB 19.85 £ 4.00 (20.48, 14.28-26.44) -0.1
PS 18.02 £ 5.21 (18.95, 10.89-25.32) 1.7
30° CR 11 19.14 £ 6.36 (20.84, 7.82-27.21) -
CR9 20.67 + 3.60 (20.60, 15.04-25.67) -1.5
DD 20.80 + 3.05 (21.15, 14.88-24.29) -1.7
CRohne HKB 19.38 £ 3.52 (20.02, 15.12-25.30) -0.2
DD ohne HKB 19.13 £3.42 (19.30, 14.90-24.93) 0.0
PS 17.61 £4.79 (18.13, 10.95-24.01) 1.5
40° CR 11 18.42 £ 6.17 (19.89, 6.25-26.05) -
CR9 20.71 £ 2.75 (21.35, 16.16-24.82) -2.3
DD 19.67 £ 2.15 (20.14, 15.95-22.05) -1.3
CRohne HKB 18.52 +2.84 (18.10, 15.00-23.52) -0.1
DD ohne HKB 18.19 £ 2.66 (17.80, 15.04-22.73) 0.2
PS 16.95 £ 4.83 (18.03, 10.08-22.34) 1.5
50° CR 11 17.36 £ 5.42 (18.05, 6.09-23.73) -
CR9 20.06 + 2.82 (18.68, 17.35-24.87) 2.7
DD 18.28 £ 1.62 (17.24, 16.75-20.64) -0.9
CRohne HKB 17.23 £2.43 (17.77, 14.35-20.57) 0.1
DD ohne HKB 17.11 £2.38 (17.09, 14.02-20.64) 0.3
PS 16.06 £ 4.58 (16.07, 9.85-20.54) 1.3
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Fortsetzung Tabelle 3.9

Testbedingung

Koordinaten transversal [mm]
(je gréBer, desto lateraler)

Abweichung Flexions-
zu CR 11[mm] grad [

MW = SD (Median, Min-Max)
60° CR 11 15.81 +4.70 (16.31, 6.17-21.23) -
CR9 18.91 +3.81 (18.35, 14.53-26.00) -3.1
DD 16.72+2.11 (17.19, 13.80-18.99) -0.9
CRohne HKB 15.35+3.25 (16.03, 10.64-19.22) 0.5
DD ohne HKB  15.25 + 3.40 (14.95, 9.88-19.60) 0.6
PS 14.60 £ 5.20 (13.69, 6.72-22.26) 1.2
70° CR 11 14.03 +4.74 (14.72, 7.05-20.46) -
CR9 16.89 +5.59 (16.81, 10.11-26.28) -2.9
DD 14.33 +3.81 (14.22, 8.52-19.59) -0.3
CRohne HKB 13.24 + 4,91 (13.93, 6.03-21.13) 0.8
DD ohne HKB  13.59 +4.82 (13.04, 5.91-21.02) 0.4
PS 13.10 £ 6.38 (12.40, 4.02-24.20) 0.9
80° CR 11 12.82 £ 5.46 (14.00, 6.46-22.31) -
CR9 1522 +7.15 (14.71, 6.45-26.13) -2.4
DD 12.61 £5.34 (12.71, 5.49-21.78) 0.2
CRohne HKB 12.14 +5.99 (12.09, 4.65-22.99) 0.7
DD ohne HKB  12.50 £ 6.07 (12.43, 4.62-23.04) 0.3
PS 12.30 +7.15 (11.20, 3.14-25.58) 0.5
90° CR 11 12.40 +5.98 (12.81, 6.08-23.79) -
CR9 14.61 £8.01 (13.65, 5.75-26.10) 2.2
DD 11.93 £ 6.48 (12.67, 4.84-24.17) 0.5
CRohne HKB 11.47 +6.72 (9.85, 4.67-24.43) 0.9
DD ohne HKB  11.63 £ 6.89 (9.95, 4.60-24.80) 0.8
PS 11.59 +7.84 (11.21, 3.13-26.59) 0.8
100° CR 11 12.20 +6.73 (12.16, 4.86-24.90) -
CR9 14.29 +8.52 (12.75, 4.46-26.10) -2.1
DD 11.19+7.35 (12.13, 3.90-25.19) 1.0
CRohne HKB 10.91 +7.52 (9.16, 3.55-25.32) 1.3
DD ohne HKB  10.98 +7.48 (9.54, 3.60-25.14) 1.2
PS 10.92 £ 8.34 (11.27, 2.47-26.94) 1.3
110° CR 11 12.93 +7.31 (13.93, 3.66-24.87) -
CR9 14.21 £8.96 (13.93, 3.24-26.10) -1.3
DD 10.93 +7.88 (12.36, 2.46-25.10) 2.0
CR ohne HKB  10.85 +7.83 (10.23, 2.59-25.03) 2.1
DD ohne HKB  10.91 +£7.82 (10.61, 2.54-24.78) 2.0
PS 10.76 + 8.78 (12.46, 2.06-26.53) 2.2
120° CR 11 14.41 +8.14 (15.47, 3.34-24.27) -
CR9 15.18 £ 8.81 (16.61, 2.69-26.07) -0.8
DD 12.16 £ 7.56 (12.30, 2.45-24.30) 2.3
CRohneHKB 11.80 +6.91 (11.09, 3.87-24.07) 2.6
DD ohne HKB 11.78 £ 6.94 (11.54, 3.74-24.08) 2.6
PS 11.34 +8.85 (14.15, .76-25.60) 3.1

Tabelle 3.9: Darstellung der Transversalkoordinaten des 28 mm breiten

Sensorfeldes.

Angegeben werden Mittelwert +

SD, Median,

Minimum,

Maximum und die absolute Abweichung des COF in [mm] von dem der CR 11-

Gruppe; negative Werte entsprechen einer Lateralisierung; die Minima zeigen

die medialste Position des COF, die Maxima die lateralste Position des COF an
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3 Ergebnisse

Testbedingung p-Werte
CR 11 CR9 DD CR DD PS
ohne HKB ohne HKB
Gesamt CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - (p=<0.09) (p=<0.09) (p=<0.10) (p=0.07)
DD ns (p =0.09) - ns ns ns
CR ohne HKB ns (p =0.09) ns - ns ns
DD ohne HKB ns (p=0.10) ns ns - ns
PS ns (p =0.07) ns ns ns -
Maximum CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
Minimum CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
0° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
10° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
20° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
30° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns (p=0.10)
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns (p=0.10) ns ns -
40° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
50° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - (p<0.06) (p=<0.06) (p<0.06) p=<0.05
DD ns (p =0.06) - ns ns ns
CR ohne HKB ns (p =0.06) ns - ns ns
DD ohne HKB ns (p =0.06) ns ns - ns
PS ns p<0.05 ns ns ns -
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3 Ergebnisse
Fortsetzung Tabelle 3.10

Testbedingung p-Werte
CR 11 CR9 DD CR DD PS
ohne HKB ohne HKB
60° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns p<0.04 p<0.05 p=0.04
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns p <0.04 ns - ns ns
DD ohne HKB ns p <0.05 ns ns - ns
PS ns p<0.04 ns ns ns -
70° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns (p=<0.06) (p=<0.09) (p=<0.10)
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns (p = 0.06) ns - ns ns
DD ohne HKB ns (p =0.09) ns ns - ns
PS ns (p=0.10) ns ns ns -
80° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
90° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
100° CR 11 - ns ns (p =0.08) ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CRohne HKB  (p =<0.08) ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
110° CR 11 - ns ns ns ns ns
CR9 ns - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -
120° CR 11 - (p=<0.10) ns ns ns ns
CR9 (p=<0.10) - ns ns ns ns
DD ns ns - ns ns ns
CR ohne HKB ns ns ns - ns ns
DD ohne HKB ns ns ns ns - ns
PS ns ns ns ns ns -

Tabelle 3.10: Darstellung der p-Werte fir die Position der Kraftangriffspunkte
(COF) in der Transversalachse; auf deutlich nicht signifikante p-Werte wurde
aus Griinden der Uberschaubarkeit verzichtet; die in Klammern angegebenen
p-Werte sind mit p < 0.10 noch relativ klein und kénnten einen Trend anzeigen
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Die leicht lateralisierte Startposition der Kraftangriffspunkte aller Kniegelenke,
die in Grafik 3.7 angedeutet wird, wird durch Mittelwerte um 15 mm bei einem
durch das Sensorfeld vorgegebenem Maximum von 28 mm verdeutlicht. Dabei
weisen die Kniegelenke die lateralste Position des COF bei Flexionsgraden um
25° auf (23° bis 28°). Einzig die PS-Kniegelenke erreichen die lateralste
Position des COF bereits bei 42° (Tab. 3.9). Die medialste Position hingegen
erreichen die Kniegelenke von 87° bis 95°. Auch hier zeigen die mit einem PS-
Gleitlager versorgten Kniegelenke eine Abweichung, da hier die medialste
Position im Schnitt bei Knieflexionswinkeln von 80° liegt. Im Schnitt liegen
lateralste und medialste Position der COF 12,5 bis 14,5 mm auseinander.

Am auffalligsten verhalten sich die Kraftangriffspunktverldufe von Kniegelenken,
die mit CR 9- oder PS-Gleitlager versorgt wurden (Grafik 3.9). Fir die PS-
Kniegelenke lasst sich dabei Uber die gesamte Extensionsbewegung eine
mediale Abweichung gegenlber dem COF nahezu aller anderen Kniegelenke
beobachten. Besonders ausgepragt ist diese Medialisierung des COF
gegenlber CR 9-Kniegelenken, da diese durch eine eher lateralisierte Position
des COF gegenlber den anderen Knien imponieren. Lediglich im Bereich des
Gehens gleichen sich Kurvenverldufe der Kraftangriffspunkte wieder an. Die
statistische Analyse kann dies nur teilweise durch signifikante Unterschiede
belegen. Allerdings ist der Trend hin zu lateralisierten Position des COF der CR
9-Kniegelenke deutlich zu erkennen. Somit schlagt sich die Lateralisierung der
CR 9-Gruppe nur bei 60° Flexion gegentiber den HKB resezierten Knien und
den PS-Kniegelenken als Signifikanz nieder (Tab. 3.10). Hier ist die laterale
Abweichung mit bis zu 4,3 mm maximal groB. Fir 50° und 70° Flexion wird ein
signifikanter Unterschied fir diese Vergleichspaare knapp verfehlt, lediglich
gegenulber der PS-Gruppe findet sich bei 50° ein signifikantes Ergebnis. Bei 50°
wird zudem ein signifikantes Ergebnis gegenlber der DD-Gruppe nur knapp
verfehlt. Insgesamt wird ein statistischer Unterschied der CR 9-Gruppe im
Sinne einer lateralisierten Position des COF verfehlt, nur ein Trend kann durch
p-Werte < 0,07 bis 0,10 erkannt werden. Die grafisch auffallige Medialisierung
der PS-Kniegelenke lasst sich in der statistischen Analyse noch weniger
belegen. So findet sich zu keinem Zeitpunkt ein signifikanter Unterschied. Ein
erkennbarer Trend deutet auf eine Medialisierung gegeniber mit CR 11-, CR 9-
und DD versorgten Kniegelenken hin (p < 0.25, p < 0.07, p < 0.15).
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4 Diskussion

4.1 Allgemeiner Diskussionsteil einschlieBlich Methodendiskussion

Bislang beschéaftigen sich nur wenige in vitro-Untersuchungen mit den
Unterschieden zwischen verschiedenen Modifikationen im Prothesendesign.
Hierbei standen bisher Studien im Vordergrund, die neben den Unterschieden
von mobilen und fixen Gleitlagern [109, 110] auch Unterschiede von
Prothesensystemen mit Patellarlickflachenersatz und Systemen mit nativ
belassener Patella [32, 33, 70, 81, 108] untersuchten. Jingere Studien
beschaftigen sich auBerdem mit Modifikationen der Implantationstechnik im
Hinblick auf das ,Soft tissue balancing” [82-84, 86, 88, 99]. Sieht man von den
Studien ab, die mobile und fixe PE-Inlays untersuchen, lassen sich bisweilen
nur sehr wenige oder keine experimentelle Studien finden, die die Unterschiede
weiterer Gleitlagermerkmale wie Hbéhe, Konformitat oder Integritdt des HKB
untersuchen [79].

Dem gegenuber steht eine Vielzahl an klinischen, radiologischen und
fluoroskopischen Studien, die insbesondere der Frage nachgehen, inwiefern
eine Integritat oder ein Ersatz des HKB in der Knieendoprothetik notwendig ist
[5, 7, 19, 22, 24, 39, 69, 90, 93, 96, 98, 116, 119, 122]. Dabei besteht Konsens
darlber, dass Kklinisch im Hinblick auf postoperative Funktionalitat und
Schmerzfreiheit sowohl fir HKB erhaltende (,cruciate retaining“, CR) als auch
fir HKB ersetzende (,posterior stabilized, PS) Prothesendesigns gute bis
exzellente Ergebnisse erzielt werden und zwischen diesen Prothesendesigns
kein signifikanter Unterschied festgestellt werden konnte [39, 63, 69, 90, 96,
116, 119]. Diese Ergebnisse konnten ebenfalls bei Patienten gefunden werden,
die mit einem héher konformen Gleitlager (deep dished”, DD) bei Erhalt des
HKB und sogar einem flacheren Inlay bei Resektion des HKB ohne
entsprechenden Ersatz versorgt waren [96, 98]. Auch radiologische
Untersuchungen konnten bislang keine Unterschiede zwischen diesen
Modifikationen feststellen [19, 39, 69, 116].

Allerdings konnte fur die mit einem PS-Gleitlager versorgten Patienten im
Vergleich mit Patienten, denen eine HKB erhaltende Prothese implantiert
wurde, gréBere maximale Flexionsgrade nachgewiesen werden [5, 24, 25, 39,
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98]. Fluoroskopische Studien zeigen weiterhin fir Knietotalendoprothesen, die
mit einem PS-Gleitlager implantiert werden, wahrend der Flexion signifikant
weiter posterior liegende und somit physiologischere tibiofemorale
Kontaktpunkte [5, 7, 22-24, 47, 119, 122]. Victor et al. konnte dies in einer
fluoroskopischen Studie, in der die Probanden auf Treppenstufen steigen
mussten, insbesondere bei hdheren Flexionswinkeln ab 70° fir sowohl
mediales als auch laterales Kompartiment nachweisen. Des weiteren konnte
durch diese Studie fir PS-Kniegelenke fir die mediale und laterale
Femurkondyle eine AP-Translation wahrend der Flexion aufgezeigt werden,
wohingegen CR-Kniegelenke dies nur fur die laterale Kondyle vermindert
zeigten. Die mediale Femurkondyle hingegen zeigte dabei ein paradoxes
Gleitverhalten von posterior nach anterior [119]. Im Vergleich mit CR-
Prothesen, welche das HKB erhalten, weisen Prothesen mit PS-Gleitlagern
somit eine physiologischere anteroposteriore Stabilisierung wahrend der
Flexion im Sinne der AP-Translation nach posterior auf [7, 22-24, 119, 122].
Weiterhin zeigen Studien in voller Extension fir kreuzbanderhaltende
Prothesendesigns im Gegensatz zu kreuzbandersetzenden Prothesen einen
unphysiologisch weit posterior gelegenen tibiofemoralen Kontaktpunkt, was auf
die Resektion des VKB zurtickgefthrt wird [22-24, 104-107].

Unter rein klinischem Aspekt lassen sich diese fluoroskopisch nachgewiesenen
kinematischen Vorteile der PS-Gleitlager wie oben beschrieben bisweilen
allerdings nicht finden, wobei die Beobachtungszeitrdume von - je nach Studie -
2 bis 10 Jahren noch keine definitiven Aussagen zulassen. Derzeit besteht
daher klinisch keine Uberlegenheit eines Prothesendesigns. Diese derzeit
bestehende Diskrepanz zwischen kinematischen Unterschieden, die allerdings
klinisch nicht widergespiegelt werden, wird durch experimentell gewonnene
Erkenntnisse weiter verstarkt, da auch hier Vorteile der PS-Gleitlager
gegentber HKB erhaltenden Modifikationen postuliert werden. So wiesen
Nicholls et al. in einer in vitro-Untersuchung fir HKB ersetzende
Knieendoprothesen vor allem fir Knieflexionswinkel ab 90° signifikant
niedrigere tibiofemorale Krafte nach [79].

Grundsatzlich stellt sich fur in vitro-Untersuchungen die Aufgabe, die in vivo

Bedingungen des Kniegelenks madglichst naturgetreu zu simulieren um
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aussagekraftige und auf das physiologische oder mit einer KTEP versorgte
Kniegelenk in vivo Ubertragbare Daten zu gewinnen. Dabei reicht die
Bandbreite von Experimenten mit Leichenkniegelenken von rein passiven
Untersuchungen bis hin zu Untersuchungen, die die Gewichtskraftbelastung
oder seltener die Muskelkraft simulieren. Stukenborg et al. entwickelten den
sogenannten Kniegelenkskinemator, durch den unter Simulation der aktiven
Muskelzlige der Musculi quadriceps femoris, biceps femoris, semitendinosus et
gracilis ohne Gewichtbelastung eine dynamische Untersuchung einer
isokinetischen Knieextension ermdglicht wird [109]. In der vorliegenden Studie
wird dieser Versuchsaufbau genutzt um in vitro verschiedene
Knieendoprothesendesigns hinsichtlich Héhe, Konformitat und Design des PE-
Gleitlagers sowie Integritdt des HKB direkt miteinander zu vergleichen. Durch
den Versuchsaufbau wird eine dynamische Messung der Patellakinematik unter
annahernd physiologischen Bedingungen erméglicht. Die durch die Zugzylinder
generierte Simulation der Quadricepskraft erreichte Zugkréfte, die denen in vivo
gleichen [85, 89]. Naturlich stellt diese Muskelsimulation eine Vereinfachung
des physiologischen Streckapparates mit seinem komplexen Zusammenspiel
einzelner Muskelanteile und Muskelgruppen in vivo dar [17, 126]. Dabei beteiligt
sind nicht nur der M. quadriceps und seine Synergisten, sondern auch die
Flexorengruppen im Sinne einer antagonistischen Kokontraktion wahrend der
Extension. Bislang konnte fir Simulationen des M. quadriceps noch keine
Modell entwickelt werden, das dem komplexen Zusammenspiel der einzelnen
Muskelanteile im physiologischen Kniegelenk bei der Extension gerecht wird
[26]. Daher stellt die hier verwendete Versuchsanordnung eine derzeitig fir in
vitro-Untersuchungen etablierte  Méglichkeit dar, unter dynamischen
Bedingungen das Kniegelenk zu untersuchen.

Dennoch mussen fir diese leichenexperimentelle Untersuchung grundsatzlich
bestehende methodologische Einschrankungen eingerdumt werden. So wird
durch die horizontale Versuchsanordnung keine axiale Gewichtskraftbelastung
simuliert, wie sie beim Gang des Menschen auftritt. Dies hat zur Folge, dass
durch die durchgefiihrte Resektion des VKB mdgliche Phanomene vor allem im
Hinblick auf eine anteriore Instabilitat Gbersehen werden kdnnen [16]. Weiterhin
wurden bei der vorliegenden Studie lediglich verschiedene Modifikationen eines
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Prothesensystems (Genesis Il, Smith & Nephew Deutschland GmbH)
untersucht, sodass ein direkter Vergleich mit einem physiologischen
Leichenkniegelenk oder einem anderen Prothesensystem fehlt. Hier sei
allerdings darauf verwiesen, dass die gleiche und weitere vergleichbare
Versuchsanordnungen von einigen weiteren Studien genutzt wurden um
physiologische Leichenkniegelenke und Leichenkniegelenke mit diversen
Prothesensystemen experimentell zu untersuchen [12, 81-89, 108-110].

Eine weitere Einschrankung ist neben der relativ kleinen Anzahl der
untersuchten Kniegelenke ebenfalls gegeben durch eine Vielzahl mdglicher
individueller Variablen. Diese Variablen reichen von operativ entstandenen
Unterschieden bis hin zu Unterschieden in der jeweiligen Anatomie der
Leichenknie. So kénnen sich interindividuelle Variationen fiir beispielsweise
Form und Dicke der Patella, Auspragung des posterioren Slopes, GréBe der
Radien der Femurkondylen, Auspragung der kniegelenksubergreifenden
Muskulatur sowie Starke und Ansatzlokalisation der gelenkstabilisierenden
Bander ergeben. Diese interindividuellen, nicht zu kontrollierenden Variationen
kénnen zu unterschiedlichem Verhalten der Kniegelenkkinematik fihren [68]
und so zum Teil voneinander abweichende Messergebnisse erklaren. Weiterhin
mussen bei der Diskussion mdégliche Einschrankungen aufgrund der in vitro-
Bedingungen bedacht werden, die zahlreiche Ursachen haben kdénnen wie
beispielsweise Einschrankungen durch verdnderte Gewebeeigenschaften in
vivo.

Auch flr den patellofemoral angebrachten Sensor muss ein mdéglicher
Sensibilitatsverlust im Laufe der Datenerhebung berlcksichtigt werden. Daher
wurde die Sensorfolie stets nur flr die Messreihe an einem Kniegelenk
angebracht. Ein Wechsel wahrend einer solchen Messreihe hatte einen
Vergleich der gewonnenen Daten nicht mehr zugelassen. AuBBerdem muss im
Vergleich mit anderen experimentellen Untersuchungen bertcksichtigt werden,
welcher Sensor verwendet wurde. So konnte Harris et al. fir den in der
vorliegenden Studie verwendeten Sensor (Tekscan K-Scan) gegentber
ebenfalls gangigen Sensorfolien (Fuji Photo Film) insbesondere fir dynamische
Messungen der Kontaktoberflache deutliche Vorteile aufzeigen [42, 71, 113], da
letztere durch einen niedrigere Empfindlichkeit zwischen 11 bis 36 % niedrigere
Druckwerte messen [42].
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4.2 Diskussion der Ergebnisse der mittleren patellofemoralen Druckmessung

Der patellofemorale Kontaktdruck ist flr die experimentellen Untersuchungen
der mit einer KTEP versorgten Kniegelenke insofern von besonderem
Interesse, als ein erhohter Patellofemoraldruck im Verdacht steht, Ausloser des
vorderen Knieschmerzes zu sein [12, 32, 35, 70, 108].

Die Ergebnisse der vorliegenden Studie zeigen groBe Ubereinstimmungen fiir
das patellofemorale Druckverhalten mit den Ergebnissen weiterer
Untersuchungen des Patellofemoraldruckes an physiologischen Kniegelenken
[12, 70, 82, 84, 108], wobei eine starke Abhangigkeit des Kontaktdruckes vom
Knieflexionswinkel besteht. Ostermeier et al. untersuchten mit dem gleichen
Versuchsaufbau nativ belassene Leichenkniegelenke und berichten fir diese
ein patellofemorales Druckverhalten, das in Bezug auf den Verlauf und die
absolute Wertigkeit groBe Ahnlichkeit mit dem in der vorliegenden Studie
gemessenen Druckverhalten der PS-Kniegelenke zeigt. So lieBen sich
beispielsweise maximale Druckwerte von 4,5 MPa bei 114° Flexion fir
physiologische Kniegelenke nachweisen [82], verglichen mit einem Maximum
von 459 MPa bei 111° bei den in dieser Studie untersuchten mit
kreuzbandersetzendem Prothesensystem versorgten Kniegelenken. Diese
groBen Ubereinstimmungen lassen sich iiber die gesamte Extensionsbewegung
beobachten. Die PS-Kniegelenke zeigten in der vorliegenden Studie gegeniber
allen anderen Kniegelenken deutlich niedrigere patellofemorale Kontaktdriicke,
sodass fur diese Kniegelenke von einer deutlichen patellofemoralen
Kontaktdruckerhéhung gegentber einem physiologischen Knie ausgegangen
werden kann.

Dies steht im Konsens mit der gegenwartig in der Literatur vorherrschenden
Auffassung, dass eine KTEP zu einer Erhdhung des Druckes im
patellofemoralen Kompartiment fihrt [32, 33, 70, 108]. Im direkten Vergleich
zeigten bislang allerdings lediglich Prothesensysteme mit
Patellartickflachenersatz signifikant erhéhte patellofemorale Kontaktdriicke [70,
108]. In einer umfassenden Studie entwickelten D’Lima et al. computergestitzt
ein komplexes Kniegelenkmodell und konnten einen entscheidenden Beitrag fur
eine patellofemorale Druckminderung einem physiologischen roll-back® im

Sinne einer stabilen AP-Translation zuweisen, wéahrend ein paradoxes
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Translationsverhalten zu einer Druckerhéhung fihrt [20]. So kénnte ein
verbessertes ,roll-back® im Sinne einer AP-Stabilisierung, die fir PS-
Prothesensysteme durch in vitro- und fluoroskopischen Studien aufgezeigt
werden konnte [5, 7, 20, 23, 24, 119, 122], als Erklarung fir das deutlich
physiologischere patellofemorale Kontaktdruckverhalten dienen [20].

Das in der vorliegenden Studie nachgewiesene Kontaktdruckverhalten der
héher konformen DD-Gleitlager zeigt keine Uberzeugenden Vorteile im Sinne
einer Drucksenkung. Zwar konnte nach HKB Resektion der Trend fir eine
Druckminderung gegenidber den mit CR 11-Gleitlager versorgten
kreuzbandlosen Kniegelenken beobachtet werden, aber es wurde bei weitem
nicht der Effekt erreicht, wie er bei den PS-Kniegelenken zu beobachten war.

In Bezug auf die Hb6he des PE-Inlays lieB sich durch eine Minderung der
Gleitlagerhdhe allenfalls im Bereich des Gehens ein den Patellofemoraldruck
senkender Effekt nachweisen. Dem gegentiber stehen allerdings EinbuBen im
Hinblick auf die Gelenkstabilitat durch verringerte Spannung der ligamentaren
Strukturen [37], sodass eine Hohenreduktion gegenlber der PE-Inlayhdhe, auf
die die implantierte KTEP ausgelegt ist, keine Vorteile aufweist.

Betrachtungen nach rein physikalischem Verstadndnis von Druck als
Krafteinwirkung pro Flache zeigen ein wahrend der Flexion nicht linear
umgekehrt proportionales Verhalten von patellofemoralem Druck und
Kontaktflache [12, 70]. Dies liegt darin begriindet, dass durch sich andernde
Hebelarme wéhrend der Bewegung die einwirkende Kraft groBe Veranderungen
aufweist. Mit einer Verstarkung dieses Phanomens muss in vivo gerechnet
werden, da hier die ebenfalls stark vom jeweiligen Hebelarm abhangige
Gewichtskraft hinzukommt. Eine weitere Erklarung liefert die patellofemorale
Anatomie, die in Abhangigkeit vom Knieflexionswinkel zu einer nicht linearen
Veranderung der patellofemoralen Kontaktflache fuhrt [27, 70, 97, 115]. Der in
der vorliegenden Studie fir den Kontaktdruck vorgefundene schwach
abfallende Kurvenverlauf fir alle Kniegelenke, insbesondere fir die PS-Gruppe,
spricht daflir, dass auch in endoprothetisch versorgten Kniegelenken eine mit
der Flexion zunehmende patellofemorale Kontaktflache verhindert, dass groBe
Spriinge oder Schwankungen flir den Patellofemoraldruck entstehen.

Insgesamt legen bisherige Untersuchungen den Forschungsschwerpunkt in
Bezug auf die patellofemorale Kontaktflache auf ein optimiertes patellares
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Gleitverhalten, sodass eine ausgeglichene Druckbelastung von medialer und
lateraler Patellafacette erreicht wird und so Uber eine physiologischere
Patellakinematik zur Reduktion des Kontaktdruckes fahrt [3, 20, 31, 81, 84,
115]. Dabei spielt in der Knieendoprothetik eine rotationsgerechte Implantation
von Femur- und Tibiakomponente eine wichtige Rolle [3, 95].

4.3 Diskussion der Ergebnisse der patellofemoralen Spitzendruckmessung

Eng verbunden mit den Ergebnissen fir den mittleren patellofemoralen
Kontaktdruck sind die in der vorliegenden Studie gefundenen Ergebnisse flr
den patellofemoralen Spitzendruck. So zeigt sich auch hier eine starke
Abhangigkeit des patellofemoralen Spitzendruckes vom Knieflexionswinkel mit
maximalen Druckwerten von 90° bis 110°, was gut in das klinische Bild des
vorderen Knieschmerzes mit Schmerzen, die insbesondere bei tiefer Flexion
auftreten [12], passt. Es zeigen sich vergleichbare Ergebnisse gegeniber in
vitro-Untersuchungen mit &ahnlichem Versuchsaufbau, wobei verschiedene
Drucklevel zu beobachten sind [108], wahrend der Verlauf qualitativ groBe
Ubereinstimmung zeigt. Eine mégliche Erklarung ist der Tatsache
beizumessen, dass Stukenborg-Colsman et al. eine andere KTEP implantierten
(»Interax ISA", Stryker/ Howmedica/ Osteonics, Limerick, Irland). Dennoch
wiesen Stukenborg-Colsman mit ihrer Studie patellofemorale Spitzendruckwerte
fir physiologische Leichenkniegelenke nach, die deutlich unter denen liegen,
die in der vorliegenden Studie gemessen wurden [108].

In der Literatur finden sich Untersuchungen, die flr physiologische Kniegelenke
patellofemorale Driicke beschreiben, die stets unter 10 MPa liegen und das
auch in dieser Studie auffindbare charakteristische Druckverhalten bei
zunehmender Flexion zeigen [52]. Im Hinblick auf eine mdgliche Prophylaxe
von vorderem Knieschmerz und patellofemoralen Knorpelschaden sollten
patellofemorale Spitzendriicke demnach im physiologischen Bereich unter 10
MPa liegen [14, 52, 108]. Die in der vorliegenden Studie gefundenen
Spitzendrlicke zeigen im Bereich maximaler Werte von 90° bis 120° Driicke, die
unter diesem Grenzwert fir die Maximalbelastung des humanen Knorpels
liegen. Dennoch zeichnet sich hier eine Substitution des HKB im Sinne einer
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PS-KTEP durch deutliche Spitzendruckreduktion von durchschnittlich 1 MPa
gegenuber allen das HKB erhaltenden Prothesendesigns aus.

HKB resezierte Kniegelenke, welche mit eine DD-Gleitlager versorgt wurden,
zeigten hingegen nur eine Tendenz zu niedrigeren Spitzendriicken, welche aber
durch die statistischen Analyse nicht belegt werden konnten. Als
Erklarungsmaéglichkeit flr die Senkung der patellofemoralen Spitzendriicke
dient wie fir den mittleren patellofemoralen Kontaktdruck auch ein
physiologischeres  Translationsverhalten, das sekundar zu  einer
physiologischeren Patellakinematik mit entsprechend niedrigeren
Kontaktdrticken fuhrt [20].

4.4 Diskussion der Ergebnisse der Quadricepszugkraftmessung

Die Ergebnisse flur die Quadricepszugkraftmessung zeigen fir alle Kniegelenke
einen in friheren Studien beschriebenen typischen sinusférmigen Verlauf der
Quadricepskraft wahrend der Extensionsbewegung sowohl flr physiologische
als auch kunstliche Kniegelenke [80, 85, 86, 109, 110].

Im Hinblick auf die Quadricepskraft zeigt sich lediglich fir die mit einem PS-
Gleitlager ausgestatteten Leichenkniegelenke eine aufgebrachte Muskelkraft,
die in den Bereich langt, der bei ahnlichem Versuchsaufbau flr physiologische
Kniegelenke gemessen wurde [85, 86, 109, 110]. Das bei physiologischen
Kniegelenken beobachtete Maximum wurde wiederholt im Bereich um 1300 N
bei 110° Flexion gemessen. Hier zeigen die in der vorliegenden Studie
untersuchten PS-Kniegelenke einen hdéheren Muskelaufwand, der allerdings
noch deutlich unter dem der Ubrigen untersuchten Kniegelenke liegt. Im Bereich
des Gehens scheinen sich das Quadricepskraftverhalten aller untersuchten
Kniegelenke an die Kraftcharakteristik physiologischer  Kniegelenke
anzugleichen. Eine solche Beobachtung konnten auch Ostermeier et al. fir mit
einer ,Interax ISA“-KTEP versorgte Kniegelenke im direkten Vergleich mit
physiologischen Kniegelenken machen [85]. Dieser Kraftverlauf Iasst sich Uber
den Roll-Gleitvorgang wéahrend der Flexion erklaren. Den Roll-Vorgang bei
geringen Flexionsgraden bis 30° scheinen die kinstlich versorgten Kniegelenke

adaquat umsetzen zu kdénnen, wahrend die sich anschlieBende
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anteroposteriore Translation Probleme zu bereiten scheint. Dieses Phanomen
konnte bereits durch viele Untersuchungen belegt werden und ist bekannt als
sogenanntes paradoxes Gleiten von posterior nach anterior [7, 21-24, 41, 47,
104, 106, 107, 119, 122]. Das paradoxe Gleiten fihrt im Gegensatz zur
physiologischen AP-Translation zu einem verkleinerten Hebelarm und somit zu
einem uneffizienteren mechanischen Wirkungsgrad des M. quadriceps [20, 22,
24, 85, 109]. Dies bedeutet fur den Kraftaufwand des M. quadriceps
zwangslaufig eine Erhéhung, die im Bereich hdherer Flexionswinkel besonders
stark ausgepragt ist [125].

Da muskulare Insuffizienz oder Uberlastung des M. quadriceps ebenfalls als
Mitverursacher des vorderen Knieschmerzes und erschwerter Rehabilitation
nach Implantation einer KTEP diskutiert werden [26, 85], kann die
Quadricepszugkraft als erhobener Parameter in der vorliegenden Untersuchung
Hinweise auf das AusmaB einer unphysiologischen Kinematik des Knies nach
Implantation einer KTEP liefern. Dabei schneiden die PS-Kniegelenke noch
verhaltnismaBig gut ab, wahrend insbesondere die Kniegelenke, deren HKB
reseziert wurde Uberdurchschnittlich schlechte mechanische Wirkungsgrade
aufweisen. Dieses Phdnomen war unabhéangig von der Konformitat des PE-
Gleitlagers zu beobachten. Zwar zeigten die DD-Gleitlager im Vergleich mit den
weniger konformen CR-Gleitlagern nach der HKB Resektion einen tendenziell
positiven Effekt hin zu glnstigeren Wirkungsgraden, allerdings verfehlte diese
Tendenz eine Signifikanz deutlich.

Somit bestatigt sich die dem HKB zugesprochene wichtige Funktion als
Stabilisator der AP-Translation beim Kniegelenkersatz, wobei die Autoren der
entsprechenden Untersuchungen auf eine daflr nétige Unversehrtheit und
ausgeglichene Spannung des HKB hinweisen [20, 24, 69, 98].

Dass die Kniegelenke, die in der vorliegenden Studie mit einem niedrigeren PE-
Inlay (,CR 9%) versorgt wurden, ebenfalls einen unglinstigen mechanischen
Wirkungsgrad zeigen, unterstitzt diese Auffassung. Somit kénnte die
Hbéhenminderung von 2 mm einen zusétzlichen Bewegungsspielraum [7]
wahrend der Flexion nach anterior bewirken, sodass das HKB nicht mehr
suffizient das Kniegelenk in der Bewegung stabilisieren kann und so zur
Erhdhung der aufzubringenden Quadricepskraft fihrt. Im Bereich des Gehens
hingegen scheint die Héhenminderung keine nachteiligen Effekte mit sich zu
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bringen, was dafiir spricht, dass extensionsnah weniger das HKB als vielmehr
das ohnehin bei allen Knieprothesen resezierte VKB die tibiofemorale
Bewegung limitiert. Bei resezietem VKB und dem zuséatzlichen
Bewegungsspielraum kdnnte der tibiofemorale Kontaktpunkt daher besonders
weit posterior liegen [22-24, 104-107], was den Hebelarm des M. quadriceps
vergréBert und so den extensionsnah signifikant niedrigeren Muskelaufwand

der mit 9 mm hohem Inlay versorgten Kniegelenke erklaren kdnnte.

4.5 Diskussion der Ergebnisse der Kraftangriffspunktmessung

Far einen Vergleich der Ergebnisse der Kraftangriffspunktmessung mit anderen
patellofemoralen in vitro-Untersuchungen liefert die Literatur bislang nur wenige
Studien, die zudem nur bedingt einen direkten Vergleich zulassen [83, 84]. Im
Gegensatz dazu Dbesteht eine Vielzahl an Untersuchungen der
Patellabewegungen selbst, die haufig mit einer auf Ultraschallsignalen
basierenden  Technik  (beispielsweise @~ CMS 100®, Zebris) eine
Bewegungsanalyse der Patella durchfihrten [82, 84, 88, 89, 117].

Far die Diskussion der Ergebnisse der Kraftangriffspunkte, die als
patellofemorale Druckzentren zu verstehen sind, sollen im Folgenden flr das
Verstandnis wichtige EinflussgréBen der Patellakinematik erlautert werden:

So stellt die patellofemorale Anatomie im physiologischen Kniegelenk eine
wesentliche EinflussgréBe dar. Bei normaler Anatomie und intaktem
Bandapparat wird die Bewegung der Patella im physiologischen Kniegelenk
einerseits durch die valgische Ausrichtung von 5° bis 7° der trochlearen, nach
distal tieferen Gleitrinne, andererseits durch die breitere und hbhere laterale
Gelenkflache der Trochlea vorgegeben [3, 14, 20, 81]. Mittlerweile versuchen
Knieprothesensysteme zunehmend dieser differenzierten asymmetrischen
Anatomie der Femurkondylen gerecht zu werden [8, 115]. Dennoch flhrt dabei
eine fehlrotierte Implantation der Femur- oder Tibiakomponente in der
Endoprothetik gehauft zu einer unphysiologischen Patellakinematik [3, 95]. Das
in der vorliegenden Studie verwendete Prothesensystem ,Genesis II* (Smith &
Nephew Deutschland GmbH) versucht die differenzierte Anatomie der

femoralen Trochlea umzusetzen [89], sodass der patellare Lauf durch eine
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modifizierte Gleitrinne stabilisiert werden soll. Dabei soll eine physiologische
Bewegung der Patella von 120° bis in die Extension von schrag distal medial
nach proximal lateral erfolgen. Allerdings konnten Barink et al. zeigen, dass
eine lineare Beschreibung des trochlearen Verlaufs der differenzierten
Anatomie der Trochlea nicht gerecht wird. So konnte nur fir den distalen Teil
der Trochlea der oben genannte Verlauf gefunden werden, flr den proximalen
Teil zeigte sich eine geanderte Verlaufsrichtung der Trochlea nach medial [8].
Im Vergleich zu physiologischen Kniegelenken und einem anderen
Prothesensystem (Interax) konnte flir die Patellaposition bei ,Genesis II* —
KTEP in vitro eine ,Uber‘-Medialisierung beobachtet werden [89]. Allerdings
scheinen die meisten Prothesensysteme nach der Implantation der
Femurkomponente eine medialisierte Position der Trochlea hervorzurufen [73],
die als Gleitlager der Patella somit eine Medialisierung der Patella verursacht.
Fur diese ,Uber-Medialisierung liefern verschiedene Autoren zahlreiche
mogliche Erklarungen:

Zum einen kénnte insbesondere das patellofemorale Design selbst zu einer
Uberkorrektur im Sinne einer Medialisierung fiihren. So kann eine
Femurkomponente mit gleichgroBer medialer und lateraler Kondyle die
physiologischen Gegebenheiten des Kniegelenks mit einem kleineren lateralen
Femurkondylus nur unzureichend wiederherstellen [73], insbesondere bei
rotatorisch fehlimplantierter Femurkomponente [95]. Zum anderen kdnnte eine
erhéhte Verkippung nach posterior (,Posteriorer Slope®) zu einer verénderten
Banderspannung flhren, was ebenfalls Auswirkungen auf das patellare
Verhalten hat [3, 20, 89]. AuBerdem kann durch das ,Soft tissue balancing” eine
Medialisierung hervorgerufen werden, beispielsweise durch ein laterales
Release [84].

Als weitere wichtige EinflussgréBe fir eine physiologische Patellakinematik
muss die AP-Stabilitat des Kniegelenks gewertet werden [20]. Hierbei spielt das
paradoxe AP-Verhalten fir eine unphysiologische Patellakinematik eine
zentrale Rolle. Durch den unterschiedlichen anatomischen Bau des medialen
und lateralen Kompartiments und die Resektion des VKB findet sich dabei vor
allem fir die mediale Femurkondyle ein unphysiologisches Gleitverhalten [24].
Victor et al. konnten in einer Klinisch fluoroskopischen Untersuchung flr
Patienten mit einer das HKB erhaltenden CR-KTEP zeigen, dass die mediale

86



4 Diskussion

Femurkondyle wahrend der Extension deutlich nach anterior statt nach
posterior wanderte, wahrend die laterale Femurkondyle ein Wandern nach
posterior zeigte, auch wenn dies mit 2 mm eine deutliche nach anterior
verlagerte Position gegenlber einer physiologischen AP-Translation darstellt
[119]. Physiologische Kniegelenke zeigten im Experiment eine AP-Translation
von 6 mm flr die mediale und bis zu 20 mm fir die laterale Femurkondyle [53].
Weitere Autoren berichten von einer weiter anterior liegenden medialen
Femurkondyle bei kreuzbanderhaltenden Prothesen, wahrend die laterale
Kondyle deutlich gréBere Strecken zuriicklegte und fihren diese AP-Instabilitat
auf das Fehlen des VKB zurlck [22, 24, 41, 105, 106].

Da in der vorliegenden Studie kein direkter Vergleich der endoprothetisch
versorgten Kniegelenke mit physiologischen Kniegelenken durchgefiihrt wurde,
sollte die in friiheren Studien gefundene [89] und méglicherweise auch in der
vorliegenden Untersuchung aufgetretene medialisierte Position der Patella bei
einer ,Genesis [I“-KTEP berlicksichtigt werden. Theoretisch wirkt dieser
Medialisierung wiederum eine Lateralisierungstendenz der Patella entgegen. So
konnten mehrere Autoren bei Kniegelenken ohne VKB eine signifikant
lateralisierte Position der Patella nachweisen [49, 117].

4.5.1 Diskussion der Ergebnisse der longitudinalen COF-Messung

In der Literatur finden sich bislang keine Verdffentlichungen Uber
patellofemorale Kraftangriffspunkte fir die Longitudinalachse. Dem gegenuber
steht eine Vielzahl an Untersuchungen der patellofemoralen Kontaktflache und
der Bewegungen der Patella selbst, wobei auch hier im Verhéltnis zur Analyse
der Transversalbewegungen eine geringere Anzahl an Studien die
Bewegungen der Patella in der Longitudinalachse untersucht.

Wahrend der Flexion wandert die Patella im trochlearen Gleitlager nach inferior
[20, 49, 78, 97]. Die femorale Trochlea selbst ist nach distal vertieft, sodass
MRT-Untersuchungen einen Flexionswinkel von 45° angeben, ab dem die
Patella komplett in der Trochlea lauft und so fir hdhere Flexionsgrade relativ

wenig Bewegungsraum und somit eine gesicherte Kontaktflache aufweist [97].
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In einer Bewegungsanalyse verglichen Ostermeier et al. in einem der
vorliegenden Studie ahnlichem Versuchsaufbau die Longitudinalbewegung der
Patella in physiologischen und mit einer KTEP versorgten Leichenkniegelenken
[81]. Es zeigte sich eine Longitudinalbewegung der Patella, die zu Beginn der
Extension eine kurze Strecke nach distal und dann bis zur vollen Extension
kontinuierlich nach proximal wanderte [81]. Ein solches longitudinales
Bewegungsmuster konnte in der vorliegenden Studie fir die Lokalisation der
patellofemoralen Kraftangriffspunkte und somit fir das patellofemorale
Druckzentrum beobachtet werden. Ebenfalls in Ubereinstimmung mit den
Ergebnissen der vorliegenden Arbeit berichteten Heegaard et al. in einer
mithilfe einer Computersimulation durchgefiihrten Bewegungsanalyse der
Patella von einer patellofemoralen Kontaktflache, die von distal nach
extensionsnah proximal wandert [45], was durch Argenson et al. in einer
fluoroskopischen Untersuchung bestéatigt wurde [4], wahrend andere Studien
einen gegensatzlichen Verlauf fanden [52, 117]. Die patellofemorale
Kontaktflache kdnnte also die Gesamtbewegung der Patella mitverfolgen.
Allerdings wurde flir endoprothetisch versorgte Kniegelenke im Vergleich zu
physiologischen Kniegelenken je nach Studie eine ahnliche, lediglich in groBer
Flexion proximalisierte [65] oder eine distalisierte patellofemorale Kontaktflache
und ein reduziertes Wandern der Patella nach proximal berichtet [104], woflr
die Autoren entweder die durch Knochenresektion verédnderte Gelenklinie oder
aber ein zu hohes PE-Gleitlager verantwortlich machten [65, 81]. In diesem
Zusammenhang zeigte der in der vorliegenden Studie durchgefiihrte Vergleich
von 9 mm hohem und 11 mm hohem CR-Gileitlager allerdings nur von 0° bis 70°
Flexion eine proximalere Lage des COF des hdheren Gleitlagers. Die durch
Knochenresektion veranderte Gelenklinie hingegen kénnte als Erklarung fir die
insgesamt doch recht distale Startposition der COF-Messung bei allen
untersuchten Kniegelenken dienen und zudem die von Stiehl et al. berichtete
Distalisierung belegen [104].

Die vorliegende Studie konnte flir das Longitudinalverhalten der
Kraftangriffspunkte bei den verschiedenen Gleitlagermodifikationen keine
statistisch aussagekréftigen Ergebnisse finden. Es zeigt sich lediglich fir die
Gruppe der PS-Kniegelenke ein qualitativ anderer Verlauf im Vergleich zu den
recht homogen verlaufenden COF der anderen Kniegelenke. Dabei wird die
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proximalere Position der kreuzbandersetzenden PS-Knieprothesen nur bei 120°
Flexion signifikant. Auch Leszko et al. konnten flr mit PS-Inlays versorgte
Kniegelenke im Vergleich zu mit CR-Inlays versorgten Kniegelenken eine
tendenziell proximalisierte patellofemorale Kinematik feststellen, was insgesamt
allerdings ebenso eine Signifikanz verfehlte. Dennoch kdnnte die tendenziell
proximalere Position des patellofemoralen Kraftangriffspunktes bei PS-
Kniegelenken als Hinweis auf eine physiologischere Kniegelenkkinematik
gedeutet werden.

4.5.2 Diskussion der Ergebnisse der transversalen COF-Messung

Die Ergebnisse der vorliegenden Studie zeigen fir das Transversalverhalten
des patellofemoralen Druckzentrums ein dem Transversalverhalten natlrlicher
Kniegelenke &ahnliches Bewegungsmuster, das mit zunehmender Extension
eine Bewegung nach lateral aufweist, wahrend im Bereich groBer
Flexionsgrade eine Medialisierung zu beobachten ist [52, 84]. Dies lasst sich
anhand des trochlear vorgegebenen Verlaufs der patellofemoralen Gleitrinne
gut nachvollziehen.

Allerdings zeigten Ostermeier et al., dass die Lateralbewegung bei
physiologischen Kniegelenken erst bei 60° Flexion einsetzt [84], wahrend sich
in der vorliegenden Studie die Lateralbewegung je nach getestetem PE-
Gleitlager bereits zwischen 80° bis 110° Flexion zeigte und somit eine
reduzierte Bewegung nach medial beobachtet werden konnte.

Fir eine weiteres Erdrtern der in dieser Studie erzielten COF-Ergebnisse
mussen Studien herangezogen werden, die die Bewegung der Patella selbst
untersuchten [82, 84, 88, 89], wobei lediglich Ostermeier et al. beide
Untersuchungsmethoden zusammen durchfiihrten [84]. Insgesamt lassen sich
weitestgehend Ubereinstimmungen von Bewegung der Patella und der
Bewegung des patellofemoralen Druckzentrums beobachten. Verschiedene
Untersuchungen der transversalen Patellakinematik zeigten bei physiologischen
Kniegelenken wéahrend der Extensionsbewegung bei insgesamt lateralisierter
Startposition eine Bewegung nach medial, ab mittleren Flexionsgraden nach
lateral und extensionsnah wieder nach medial [3, 81, 84, 89]. Dies steht

qualitativ in Ubereinstimmung mit dem patellofemoralen Transversalverhalten
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des COF der in dieser Studie getesteten Kniegelenke. Allerdings wird auch hier
eingerdumt, dass die Patella bei physiologischen Kniegelenken erst deutlich
spater eine Lateralbewegung aufweist [81].

Ostermeier et al. untersuchten zudem Kniegelenke mit bikompartimentellen
Knietotalendoprothesen, deren Patellae sich - in Ubereinstimmung mit den
Ergebnissen der vorliegenden Studie - deutlich weniger nach medial und
verfriht nach lateral bewegten [81]. Diese quantitative Abweichung der
Patellakinematik bei endoprothetisch versorgten Kniegelenken von der
physiologischen Patellakinematik l&sst sich mdglicherweise durch die oben
erlauterte ,Uber“-Medialisierung, insbesondere bei der hier verwendeten
,<Genesis II“-KTEP, erkldren. So kénnte eine medialisierte Position der Patella
bei einem klnstlichen Kniegelenk Ursache dafir sein, dass die zu Beginn der
Extensionsbewegung Ubliche Medialbewegung bereits friher limitiert wird und
in eine Lateralbewegung Ubergeht. Als weitere Ursache ist ebenso eine
Implantation der Femur- oder Tibiakomponente in Innenrotationsfehlstellung
denkbar [95]. Eine Lateralisierungstendenz der Patella als Folge der Resektion
des VKB ist ebenso denkbar [49, 117].

Die sowohl in physiologischen Kniegelenken als auch in der vorliegenden
Studie beobachtete laterale Startposition von Patella und patellofemoralem
Kraftangriffspunkt zu Beginn der Extensionsbewegung [81, 84] lasst sich durch
die asymmetrisch, im Verhéltnis zum Tibiazentrum proximal nach lateral
versetzte patellofemorale Gleitrinne der physiologischen Kniegelenks erklaren,

was die Femurkomponente der ,Genesis II“-KTEP ebenfalls berlicksichtigt.

Weiterhin konnte gezeigt werden, dass eine von der physiologischen
Patellaposition abweichende Position der Patella nach medial oder lateral zu
einem veranderten Sagittalverhalten der Patella im Sinne eines Tilting und
somit zu veranderten patellofemoralen Dricken fuhrt [117]. Dabei flhrte eine
medialisierte Position der Patella zu einem innenrotatorischen Moment und so
zu medialisierten patellofemoralen Dricken, die im Bereich groBer
Flexionsgrade erhéht waren. Eine lateralisierte Position der Patella, welche bei
instabilen Kniegelenken aufzufinden war, flahrte hingegen zu einem
auBenrotatorischen Moment, welches lateralisierte und ebenfalls im Bereich
groBer Flexion erhdhte patellofemorale Dricke bedingte [84, 89]. Mehrere
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Autoren wiesen in ihren Studien als Ursache eines Lateralshifting und -tilting die
Resektion des VKB nach [49, 117]. Somit scheinen unphysiologische
Positionen der Patella als Folge einer gestérten AP-Translation Uber ein
unphysiologisches Tilting der Patella vor allem im Bereich groBer Flexion
erhdhte patellofemorale Kontaktdriicke durch eine reduzierte Kontaktflache mit
zu bedingen, was gut in das klinische Bild des vorderen Knieschmerzes passt
[81, 84].

In Ubereinstimmung damit zeigte die vorliegenden Studie fir die Kniegelenke,
welche mit einem — dem tibialen Resektionsniveau nach - zu niedrigen CR 9—
Gleitlager versorgt wurden und somit tendenziell instabil waren, einen Trend zu
weiter lateral gelegenen Kraftangriffspunkten, auch wenn dies nicht zu erhéhten
patellofemoralen Kontaktdriicken flhrte. Durch die Verwendung eines relativ
zur  Knochenresektion zu kleinen PE-Gleitlagers kénnte so eine
unphysiologische Patellakinematik dauerhaft zu einer Schmerzproblematik
fihren.

Die auffallige statistisch aber nicht belegte medialisierte Position des COF der
PS-Kniegelenke lieBe sich abermals (ber das verbesserte AP-Verhalten
wahrend der Flexion erklaren. Wahrend bei CR-Kniegelenken die laterale
Femurkondyle in mehreren fluoroskopischen Untersuchungen trotz Resektion
des VKB zu einem abgeschwachten Wandern in die richtige Richtung beféhigt
zu sein schien, glitt die mediale Kondyle deutlich nach anterior [4, 22, 41, 105,
106, 119]. Kinstliche Kniegelenke deren HKB substituiert wurde, zeigten
hingegen fir beide Femurkondylen eine Bewegung nach posterior, die im
direkten Vergleich zu den CR-Kniegelenken lateral 8 mm und medial 7 mm
weiter posterior lagen [119]. Das paradoxe Gleiten nach anterior bei HKB
erhaltenden Prothesen imponiert insbesondere medial [22, 24, 105, 106, 119]
und kénnte so auch die Patella nach lateral ,verdrangen®.

Das nach Resektion des VKB signifikant erhéhte Lateralshifting [49, 117], kann
zum Kontakt der Patella mit der lateralen knéchernen Begrenzung der Trochlea
fihren, was zu einem medialen Tilting der Patella fihrt [76]. Das bei PS-
Kniegelenken erzwungene ,roll-back® scheint dies zu verhindern durch eine
Stabilisierung, insbesondere der mehr rollenden als gleitenden medialen
Femurkondyle, und kdnnte somit die im Verhaltnis zu den anderen
untersuchten Kniegelenken medialisierte Lokalisation des COF erklaren.
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Dennoch erreicht auch die bei HKB substituierten Kniegelenken gefundene AP-
Translation bislang nicht das Ausmaf eines physiologischen Kniegelenks [22,
53, 79, 105]. Durch die Tendenz zu einer Medialisierung des patellofemoralen
Druckes kénnte eine Entlastung der bereits im physiologischen Knie mehr
belasteten lateralen Patellafacette erreicht werden [3, 20, 45, 84, 93, 97], was in
der vorliegenden Studie durch signifikant reduzierte patellofemorale
Kontaktdriicke fir die PS-Kniegelenke bekraftigt wird.

Flr die weiteren untersuchten Gleitlagermodifikationen konnte kein derartiger
Trend gefunden werden. Hinsichtlich der Patellakinematik scheint ein héher
konformes PE-Gleitlager (,deep dished®) selbst nach Resektion des HKB nicht

zu einer physiologischen medialeren Patellakinematik zu flhren.

4.6 Zusammenfassung und Schlussfolgerung

Mit der vorliegenden leichenexperimentellen Studie sollte mithilfe verschiedener
biomechanischer Parameter die Fragestellung untersucht werden, inwiefern der
intrinsische Stabilisierungsgrad verschiedener PE-Inlays und der Zustand des
HKB Einfluss auf patellofemorale  Kontaktdruckcharakteristika  und
Quadricepszugkraft nehmen. Daraus sollten im Hinblick auf die in der
Knietotalendoprothetik bestehende Problematik des vorderen Knieschmerzes
mdgliche Rilckschlisse gezogen und die derzeit in der Klinik praktizierten
Applikationen der unterschiedlichen Prothesendesigns Uberprift werden.

Dabei zeigte sich flir alle erhobenen Parameter ein deutlich physiologischeres
kinematisches Verhalten der Kniegelenke, die mit einer ,Genesis [I*-KTEP mit
einem das HKB ersetzende PS-Gleitlager versorgt waren im Vergleich mit allen
anderen getesteten ,Genesis II“-Knien. Dieses physiologischere Verhalten aller
beobachteten Parameter bei den PS-Kniegelenken lasst sich vermutlich auf
einen entscheidenden Faktor, das physiologischere ,roll-back®, zurtickflihren:

Viele Studien, insbesondere fluoroskopische Untersuchungen, konnten fir
Prothesen, welche das HKB ersetzen im Vergleich zu HKB erhaltenden
Prothesen ein physiologischeres AP-Verhalten wahrend der Flexion
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nachweisen [5, 7, 20-24, 119, 122]. Dies erklart sich durch ein Erzwingen des
,roll-backs” durch den interkondylaren Zapfen des PS-Geitlagers [22, 24].

In der Literatur finden sich neben den zahlreichen fluoroskopischen Studien, [5,
7, 20-22, 24, 47, 119, 122], derzeit kaum experimentelle Studien, welche CR-
mit PS-Kniegelenken vergleichen. Nicholls et al. fanden in einem in vitro-
Experiment im Vergleich fir PS-Kniegelenke deutlich reduzierte tibiofemorale
Krafte und flhrten diese ebenfalls auf ein reproduzierbareres ,roll-back® durch
eine bessere AP-Stabilitat zurlick [79]. Als mdgliche Erklarung fir das paradoxe
Gleiten bei Prothesendesigns, welche das HKB nicht ersetzen, wiesen die
Autoren auf die tibiale Anatomie hin. So weist das natirliche Kniegelenk ein
lateral konvexes Tibiaplateau auf [48], wohingegen die meisten
Prothesensysteme ein konkaves PE-Gleitlager applizieren. Durch die konkave
Form muss der tibiofemorale Kontaktpunkt bei der Flexion ,bergauf‘ wandern
[48], was méglicherweise zu einer Uberspannung des HKB und so zum
paradoxen Wandern nach anterior fiUhren kdnnte [79]. Auch Dennis et. al fihren
das Gleiten nach anterior auf ein insuffizientes HKB zurlick [22]. Allerdings kann
eine vollkommene Wiederherstellung der nattrlichen AP-Translation auch durch
ein PS-Prothesensystem nicht erzielt werden [7, 22-24, 116, 122].

Im natlrlichen Kniegelenk wird durch das Wandern des tibiofemoralen
Kontaktpunktes nach posterior wahrend der Flexion der Hebelarm des M.
quadriceps groB gehalten, sodass auch in hohen Flexionsgraden ein glinstiger
Wirkungsgrad erreicht wird [14, 20, 22, 24]. Das paradoxe Gleiten nach anterior
bei den HKB erhaltenden oder HKB resezierten Kniegelenken hingegen fihrt
zur Verkleinerung des Hebelarms und somit zur Steigerung der zur Bewegung
notwendigen Muskelkraft [22, 24]. Eine daraus resultierende schnellere
Ermidung und Uberlastung des M. quadriceps wird in der Literatur als
Mitverursacher des vorderen Knieschmerzes nach Implantation einer KTEP
diskutiert [26, 85] und ware somit bei PS-Kniegelenken durch die bessere AP-
Stabilitdit und daraus resultierend der physiologischeren Kinematik deutlich
vermindert. Bei bestehender Problematik kénnten hier Muskelaufbautraining
oder auch Muskeldehnung zur Herabsetzung des Muskeltonuses mdgliche
therapeutischen Ansatze darstellen.

Die in der vorliegenden Studie gefundenen Ergebnisse belegen den
gunstigeren mechanischen Wirkungsgrad fir die PS-Kniegelenke gegenlber
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allen anderen Kniegelenken. Insgesamt war der Muskelaufwand dabei nur
gegenlber HKB resezierten Kniegelenken unabhangig von der Konformitat des
applizierten PE-Inlays (,flat“, ,deep dished*) signifikant niedriger. Somit kann die
Studienhypothese, dass PS-Prothesendesigns einen besseren mechanischen
Wirkungsgrad des M. quadriceps aufweisen als DD-Gleitlager bei insuffizientem
HKB, angenommen werden.

Der Vergleich der PS-Knie mit den CR-Kniegelenken (,flat“ und ,deep dished")
zeigte hingegen nur flr Flexionswinkel ab 60° einen signifikant niedrigeren
Muskelaufwand, der insgesamt aber eine Signifikanz verfehlte. Daher muss die
Studienhypothese, dass der mechanische Wirkungsgrad des M. quadriceps bei
mit PS-Design versorgten Kniegelenken glnstiger ist als bei CR-Kniegelenken
unabhangig von deren Konformitat, verworfen werden.

Einige Studien berichten von einem engen Zusammenhang von tibiofemoraler
und patellofemoraler Kinematik [4, 20, 49, 52, 66, 76, 104, 107, 117]. So lasst
sich das gegeniber den PS-Kniegelenken tendenziell lateralisierte Verhalten
der gemessenen Kraftangriffspunkte fir die HKB erhaltenden oder resezierten
Kniegelenke (ber eine verminderte AP-Stabilitdt erklaren. Durch paradoxes
Wandern gelangt insbesondere die mediale Femurkondyle nach anterior [4, 22,
24, 41,105, 106, 119] und kdnnte so zu einem Verdrangen der Patella im Sinne
eines Shifting nach lateral fihren. Dieses Lateralshifting fihrt sekundéar zum
Kontakt der lateralen patellaren Gelenkflache mit der kn6chernen Begrenzung
der Trochlea und bedingt so ein lateral gelegenes ungleichmaBiges
Druckzentrum [117]. In der vorliegenden Studie zeigten insgesamt alle
Kniegelenke eine gegenlber physiologischen Kniegelenken verminderte
Bewegung nach medial [52, 84], die sich durch eine von Ostermeier et al.
berichtete mégliche ,Uber-Medialisierung” bei ,Genesis [1“-Kniegelenken [89]
erklaren lieBe. Eine mdgliche, in der vorliegenden Studie allerdings nur
qualitativ nachzuweisende mediale Stabilisierung der HKB ersetzenden PS-
Prothesensysteme kbénnte so einen zentralen Lauf der Patella im
patellofemoralen Gleitlager sichern, wohingegen ein Verdrangen der Patella
nach lateral durch ein medial betontes paradoxes Gleiten nach anterior zu
einem Lateralshifting der Patella mit daraus folgendem Tilting der Patella nach
medial fihren kénnte [76]. Dass kreuzbandersetzende Prothesendesigns im
Vergleich zu kreuzbanderhaltenden Designs vor allem die mediale
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Femurkondyle stabilisieren, belegen frihere Studien [7, 24, 119]. Ein vermehrt
nach Implantation einer KTEP auftretendes Shifting und Tilting kann allerdings
auch durch eine unkorrekte Ausrichtung der femoralen oder tibialen
Komponente im Sinne einer Rotationsfehlstellung hervorgerufen sein [3, 95].
Weitere Untersuchungen konnten zeigen, dass durch unphysiologisches Tilting
der Patella eine veranderte ungleichmaBige und insgesamt reduzierte
Kontaktflache zu erhéhten patellofemoralen Kontaktdriicken fahrt [81, 84].

Uber diesen Zusammenhang lieBen sich nun auch die gegeniiber den PS-
Kniegelenken signifikant erhéhten patellofemoralen Kontaktdriicke dber ein
unphysiologischeres AP-Translationsverhalten erklaren. Fir den mittleren
patellofemoralen Kontakt- und Spitzendruck zeigten die mit PS-Inlay versorgten
Kniegelenke sehr groBe qualitative und quantitative Ubereinstimmungen mit
dem patellofemoralen Druckverhalten physiologischer Leichenkniegelenke [12,
70, 82, 84, 108], die sich mdglicherweise Uber einen zentrierten Lauf der Patella
erklaren lassen [72]. Qualitativ wiesen auch die HKB erhaltenden und die HKB
resezierten Kniegelenke ein aquivalentes patellofemorales Druckverhalten auf,
wahrend die Driicke quantitativ deutlich erhéht, jedoch stets unter der in der
Literatur mit 10 MPa angegebenen Belastungsgrenze des humanen Knorpels
lagen [14, 52, 108]. Auch bei CR-Kniegelenken mit suffizientem HKB zeigte sich
in der vorliegenden Studie fir Gleitlager unabhangig von der Konformitat des
Inlays gegenlber den PS-Kniegelenken ein erhéhter patellofemoraler Druck
und Spitzendruck. Somit kann die Studienhypothese, dass
kreuzbandersetzende PS-Gleitlager zu einem niedrigeren patellofemoralen
Druck flhren als kreuzbanderhaltende Gleitlager (CR) unabhangig von deren
Konformitét (,flat“ und ,deep dished®), angenommen werden.

Der starke Trend hin zu einem niedrigeren Patellofemoraldruck beim Vergleich
von PS-Kniegelenken mit den HKB resezierten Knien, denen ein DD-Inlay
appliziert wurde, verfehlte insgesamt eine Signifikanz. So muss die
Studienhypothese, dass PS-Prothesendesigns einen niedrigeren
patellofemoralen Druck aufweisen als Prothesendesigns mit DD-Inlay bei HKB
Insuffizienz, verworfen werden.

In Bezug auf Studien, die in diesem Rahmen PS-Inlays mit hoch konformen
DD-Gleitlagern vergleichen, liefert die Literatur bislang wenig Erkenntnisse. So
beschéaftigten sich bislang keine experimentellen Untersuchungen mit DD-
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Prothesensystemen. Allerdings ergabe sich nach der Theorie von Nicholls et al.
[79] ein noch wahrscheinlicheres Auftreten einer unphysiologischen AP-
Translation. Die hdher konformen und daher starker konkaven DD-Gleitlager
kénnen theoretisch zwar zu einer hdéheren AP-Stabilitdt verhelfen, dennoch
kénnte durch die gréBere Konkavitat ein Uberspannen des HKB noch friiher
auftreten und zu unphysiologischen AP-Bewegungen flhren, welche in
fluoroskopischen Studien im Vergleich zu PS-Inlays gehauft beobachtet wurden
[7, 22]. Unter kinematischen Gesichtspunkten sollte daher bei Insuffizienz des
HKB eine Versorgung mit einem HKB ersetzenden Gleitlager (PS) der
Versorgung mit einem DD-Gleitlager vorgezogen werden.

Bei insgesamt schlechter Datenlage liefert die Literatur bislang fur maximal
mittelfristige Nachuntersuchungszeitrdume nur wenige klinische Unterschiede
zwischen mit CR-Gleitlager (flat oder DD) oder mit PS-Gleitlager versorgten
Kniegelenken. Dabei zeigt sich fiir die PS-Kniegelenke im Vergleich mit
kreuzbanderhaltenden Kniegelenken mit flachen Gleitlagern ein gréBerer
Bewegungsumfang (,ROM®) resultierend aus einer verbesserten maximalen
Flexion [24, 25, 39, 69]. Ein Vergleich der PS-Kniegelenke mit DD-
Kniegelenken zeigte hingegen keine klinischen Unterschiede im Hinblick auf
ROM, Schmerzscores und Gelenkstabilitat [63]. Durch diese klinisch nahezu
aquivalente Situation sprechen sich Beflurworter der HKB erhaltenden
Prothesensysteme flr die primare Applikation eines CR-Prothesendesigns aus
und flhren flr die Applikation einer PS-KTEP erhdhten Knochenverlust und
erhdhtes Frakturrisiko als mégliche Nachteile an [63, 102].

Bei der Untersuchung des Einflusses der Gleitlagerkonformitat auf die
Kniegelenkkinematik zeigte sich in der vorliegenden Studie flir die PE-Inlays mit
hdherer Konformitat (,deep dished“, DD) bei Erhalt des HKB gegenlber den
flachen Gleitlagern (,CR flat“) im Gegensatz zu den PS-Inlays kein Vorteil im
Hinblick auf eine physiologischere Kinematik. So ergaben sich fir héher
konforme Gleitlager (DD) fir keinen der erhobenen Parameter ein Unterschied
gegentber normal konformen flachen CR-Inlays. Hier muss die
Studienhypothese, dass bei kreuzbanderhaltenden Prothesendesigns (CR)
hoch konforme Gileitlager (DD) zu einem niedrigeren Patellofemoraldruck fihren
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als flache Inlays, verworfen werden. Insgesamt muss auch in Bezug auf die
Quadricepskraft die Studienhypothese, dass bei kreuzbanderhaltenden
Prothesendesigns (CR) ein DD-Gleitlager zu einem glinstigeren mechanischen
Wirkungsgrad des M. quadriceps fuhrt als ein flaches Inlay, verworfen werden.
Auch nach Resektion des HKB konnte fir die DD-Gleitlager kein in der Literatur
diskutierter potentieller Nutzen durch die hdhere AP-Stabilitdt [98, 102]
gefunden werden. FUr alle untersuchten Parameter wurde ein signifikanter
Unterschied in Richtung verbesserte Kinematik im Vergleich mit CR-
Kniegelenken mit flachem Inlay nach Resektion des HKB verfehlt, wenngleich
ein Trend hin zu einem gunstigerem Druck- und Quadricepsverhalten
beobachtet werden konnte. Kilinische Studien verfehlten bisweilen den
Nachweis der Uberlegenheit eines PE-Gleitlagers von bestimmter Konformitét
(CR flat versus DD) [96, 122].

Weiterhin untersuchte die vorliegende Studie die Kniegelenkkinematik in
Abhangigkeit von der Integritdt des HKB. Dabei konnte nach Implantation einer
kreuzbanderhaltenden ,Genesis II*-KTEP eine weiter bestehende wichtige
Funktion des HKB flr die Knieextension beobachtet werden. So zeigte sich
sowohl fir flache CR- als auch fiir DD-Gleitlager eine nach Resektion des HKB
signifikant erhéhte zur Extension notwendige Quadricepszugkraft. Das HKB
spielt also offenbar auch nach Implantation einer KTEP fir die AP-Stabilitét eine
wichtige Rolle [122]. Zwar belegen zahlreiche Studien, dass die physiologische
AP-Translation bei kreuzbanderhaltenden kinstlichen Kniegelenken nicht
reproduziert wird [7, 21, 22, 24, 41, 47, 104-107, 119], dennoch muss dem HKB
nach den Erkenntnissen der vorliegenden Studie und weiterer Studien eine
Restfunktion zugesprochen werden [104]: nach Resektion des HKB zeigt der
erhéhte Muskelaufwand einen unglnstigeren mechanischen Wirkungsgrad an.
Dieser war unabhangig von der Konformitat des applizierten Inlays. Der erhdhte
Muskelaufwand lasst sich Uber ein weiteres paradoxes Wandern des
tibiofemoralen Kontaktpunktes nach anterior erklaren, was zu einer
Verkleinerung des Hebelarms des M. quadriceps fuhrt [20, 22, 24]. Somit wird
die Studienhypothese, dass der Erhalt des HKB bei gleichem Prothesendesign
zu einem gunstigeren mechanischen Wirkungsgrad flhrt als bei Resektion des
HKB, angenommen.
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Weitere Auswirkungen dieser AP-Instabilitdt nach Resektion des HKB auf die
erhobenen Parameter flr das patellofemorale Druckverhalten konnten dabei
allerdings nur fir flache Gleitlager in Bezug auf den patellofemoralen
Spitzendruck beobachtet werden. Damit muss die Studienhypothese, dass der
Erhalt des HKB bei gleichem Prothesendesign zu einem niedrigeren
patellofemoralen Druck fihrt als bei Resektion des HKB, verworfen werden.

Gerade im Hinblick auf eine mdgliche muskulére Insuffizienz als Erklarung fir
den vorderen Knieschmerz sollte also das HKB nach Mdglichkeit erhalten
bleiben, auch wenn klinische Studien fir kreuzbandlose und nicht -substituierte
Kniegelenke vergleichbar gute Scores zeigen konnten [98], da sich hier bislang

nur mittelfristige und keine langfristigen Nachuntersuchungszeitraume finden.

Bei der Untersuchung méglicher Einflisse der Gleitlagerhéhe konnte die
vorliegende Studie keine signifikanten Unterschiede zwischen den getesteten
Gleitlagermodifikationen finden. So ergaben sich fiir den Vergleich von 11 mm
und 9 mm hohen kreuzbanderhaltenden Gleitlagern (,CR flat*) ebenfalls keine
Uberlegenheit eines Gleitlagers, allerdings konnte fiir das Transversalverhalten
des Kraftangriffspunktes eine Tendenz der niedrigeren 9 mm hohen Inlays hin
zu einer lateralisierten Kontaktflache beobachtet werden. Dies kann im Sinne
einer instabileren Gelenksituation mit mehr Spielraum [5, 37] und mdglichem
Shifting oder Tilting gedeutet werden, jedoch zeigte sich dabei keine
Auswirkung auf die Hoéhe des patellofemoralen Kontaktdruckes. Die
Quadricepszugkraft hingegen war im extensionsnahen und mittleren
Flexionsbereich signifikant niedriger, mit der Flexion verschlechterte sich der
mechanische Wirkungsgrad im Vergleich zu den Gbrigen kreuzbanderhaltenden
Gleitlagern Uberproportional und fuohrte zu héherem Muskelaufwand. Diese
Beobachtungen lassen sich durch den gréBeren Bewegungsspielraum des
instabilen Gelenks, mit unphysiologischen, in groBer Flexion anterioren,
extensionsnah posterioren, tibiofemoralen Kontaktpunkten, erkldaren [22-24,
104-107]. Insgesamt muss trotz dieser ersichtlichen Tendenz die
Studienhypothese, dass eine zu niedrige Inlayhéhe sich unglnstig auf die
Kniegelenkkinematik auswirkt im Sinne eines erhbéhten patellofemoralen
Druckes und eines unglnstigen mechanischen Wirkungsgrades des M.
quadriceps, verworfen werden. Die gegenwartige Literatur liefert bislang weder
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klinische noch experimentelle Untersuchungen hinsichtlich der Auswirkungen
der Inlayhéhe auf die Kniegelenkkinematik.

Flr einen direkten Vergleich von in vitro- mit in vivo-Untersuchungen sollte eine
mogliche reduzierte anteriore Instabilitdt der leichenexperimentellen Studien
durch fehlende axiale Gewichtskraftbelastung, wie sie beim menschlichen Gang
auftritt, berlcksichtigt werden [16]. Sowohl in vitro als auch in vivo spielen
interindividuelle Variationen in der Kniegelenkanatomie flr den postoperativen
Erfolg eine entscheidende Rolle. So kénnen Form und Dicke der Patella,
Auspragung des posterioren Slopes, GroBe der Radien der Femurkondylen,
Starke und Ansatzlokalisation der gelenkstabilisierenden Béander und
Auspragung der kniegelenkslUbergreifenden Muskulatur Kinematik, Stabilitat
und Beweglichkeit des Kniegelenks entscheidend beeinflussen [68, 86]. Viele
klinische Untersuchungen zeigen fir kreuzbandersetzende Prothesensysteme
gegenlber kreuzbanderhaltenden Systemen postoperativ eine grdBeren
Bewegungsumfang [5, 19, 24, 25, 63, 69, 98, 116, 119], weisen aber zugleich
auf eine starke Abhangigkeit des postoperativen Bewegungsumfangs von der
praoperativen Situation [10, 92].

Insbesondere in hohen Flexionsgraden mit maximaler Gelenkbelastung konnte
die vorliegende Studie die gréBten Auswirkungen der unterschiedlichen
Prothesendesigns feststellen, da hier das Knie im Gegensatz zur Extension
nicht ausreichend durch die ligamentaren Strukturen stabilisiert wird [3] und die
patellofemorale Kontakiflache am kleinsten ist [78]. Vor dem Hintergrund des
vorderen Knieschmerzes sollte also gerade in héheren bis maximalen
Flexionsgraden bei Implantation einer CR-KTEP eine suffiziente Funktion des
HKB sichergestellt sein. Bei bereits praoperativ bestehender Insuffizienz oder
Degeneration des HKB oder Gelenkinstabilitat sollte jedoch trotz zusatzlicher
Knochenresektion ein PS-Prothesensystem appliziert werden um einer
persistierenden Instabilitdtsproblematik vorzubeugen [20, 69, 98, 99, 122]. Flr
CR-Prothesensysteme kann durch Integration der physiologischen Verkippung
des Tibiaplateaus nach posterior (Slope) eine Erleichterung des ,roll-backs”
gegeben sein und so zu physiologischeren Translationsverhalten fihren [86].
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Das in der vorliegenden Studie verwendete Prothesensystem ,Genesis II* setzt
dies mit nach posterior abfallenden PE-Gleitlagern bereits um.

Zusammenfassend belegen die Ergebnisse der vorliegenden Studie die
gegenwartig in der Literatur vorherrschende Auffassung, dass unter
kinematischem Gesichtspunkt kreuzbandersetzende Prothesensysteme (PS)
den kreuzbanderhaltenden Systemen (CR flat, DD) durch das Erzwingen des
,roll-backs” Uberlegen sind. Somit sollte insbesondere bei Desintegritat des
HKB oder insuffizientem HKB eine kreuzbandersetzende KTEP implantiert und
auf die Applikation einer kreuzbanderhaltenden KTEP verzichtet werden, da
sonst eine postoperative Instabilitatsproblematik droht.

Der komplexe Zusammenhang von tibiofemoraler Bewegung, Quadricepskraft
und patellofemoraler Kinematik liefert hinsichtlich der Problematik des vorderen
Knieschmerzes in der Knietotalendoprothetik zahlreiche Erklarungsansatze.
Deshalb sollten die experimentell und fluoroskopisch postulierten Vorteile der
PS-Knietotalendoprothesen gegenilber allen kreuzbanderhaltenden Prothesen
weiterhin durch klinische Studien Uberprift werden. Hierzu bedarf es allerdings
langerer Nachuntersuchungszeitrdume, sodass mégliche Auswirkungen der
Kniegelenkkinematik im Langzeitverlauf beobachtet und gegen den Nachteil der

zusatzlichen Knochenresektion abgewogen werden kdnnen.
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5 Zusammenfassung

Einleitung: Vorderer Knieschmerz nach Implantation einer KTEP wird flr eine
Vielzahl von Revisionseingriffen verantwortlich gemacht. Eine verédnderte
Kniegelenkkinematik mit unphysiologischem patellofemoralem Kontaktdruck-
verhalten und erhdéhtem Aufwand des M. quadriceps kommen unter anderem
als Ursache in Betracht. Ziel der vorliegenden in vitro-Studie war es, das
patellofemorale Druckverhalten und die aufzubringende Quadricepskraft nach
kreuzbanderhaltender (CR flat, DD) und kreuzbandersetzender (PS) Knie-TEP
mittels dynamischer Druckmessung zu untersuchen. Weiterhin sollte neben
Hoéhe und Konformitdt des PE-Gleitlagers der Einfluss des HKB auf die
Kniegelenkkinematik untersucht werden.

Methode: In einem Laborexperiment wurden 8 Leichenkniegelenke in einem
Kniegelenkskinemator einem isokinetischen Extensionsversuch mit 31 Nm von
120° Flexion bis zur vollstdndigen Extension unter Simulation aktiver
Muskelziige untersucht. Zur Druckmessung wurde eine drucksensitive
Messfolie (Tekscan-System, Boston, USA) auf der patellofemoralen
Gelenkflache angebracht, sodass neben patellofemoralem Kontaktdruck auch
Spitzendruck und Druckzentrumlokalisation wahrend der Extensionsbewegung
aufgezeichnet werden konnten. Es folgte die Implantation einer
bikompartimentellen ,Genesis II““KTEP (Smith & Nephew, Schenefeld,
Deutschland) mit Applikation unterschiedlicher PE-Inlays bei intaktem HKB (CR
11, CR 9, DD) und nach Resektion des HKB (CR 11, DD, PS). Jedes
Kniegelenk wurde somit 6 Testzyklen unterzogen. Zur statistischen Analyse
wurde ein Zweistichproben T-Test angewandt (Signifikanzniveau p < 0,05).
Ergebnisse: Nur nach Implantation des PS-Designs zeigte sich sowohl qualitativ
als auch quantitativ ein patellofemorales Kontaktdruckverhalten, das groBe
Ahnlichkeit mit dem physiologischer Kniegelenke zeigte, wéhrend die
kreuzbanderhaltenden Prothesendesigns bestenfalls dazu in der Lage waren,
die physiologische Gelenkkinematik qualitativ zu reproduzieren (mittlerer
Kontaktdruck: PS: 3,58 + 1,25 MPa; CR 11: 4,31 £ 1,40 MPa; CR 9: 4,23 + 1,40
MPa; DD: 4,27 + 1,34 MPa; CR 11 ohne HKB: 4,18 + 1,26 MPa; DD ohne HKB:
3,99 + 1,44 MPa beziehungsweise Spitzendruck: PS: 6,12 + 2,37 MPa; CR 11:
7,17 £ 2,41 MPa; CR 9: 7,05 £ 2,45 MPa; DD: 7,12 £ 2,53 MPa; CR 11 ohne

101



5 Zusammenfassung

HKB: 6,89 + 2,30 MPa; DD ohne HKB: 6,63 + 2,52 MPa). Dabei waren die
Unterschiede fir den reduzierten Kontaktdruck der PS-Gleitlager gegeniber
allen anderen Designs signifikant oder verfehlten eine Signifikanz meist nur
relativ knapp (p < 0,006, p < 0,02, p < 0,01, p < 0,08 und p < 0,18
beziehungsweise p < 0,02, p < 0,02, p < 0,01, p < 0,07 und p < 0,39). Bezliglich
der Drucklokalisation zeigte sich nur eine Tendenz flir die PS-Prothesen hin zu
einer physiologischeren medialeren und proximaleren Lokalisation. Im Vergleich
zeigte sich weiterhin fir PS-Kniegelenke gegeniiber den HKB resezierten
Kniegelenken ein signifikant niedrigerer Kraftaufwand des M. quadriceps (PS:
1131 £ 108 N; CR 11 ohne HKB: 1203 £ 92 N; DD ohne HKB: 1192 £ 80 N; p <
0,01, p =< 0,01). Fur die maximal aufgebrachte Muskelkraft zeigte sich fur die
PS-Kniegelenke gegenliber allen anderen untersuchten Kniegelenken ein
signifikant besserer mechanischer Wirkungsgrad (PS: 1560 + 145 N; CR 11:
1683 + 156 N; CR 9: 1712 £ 157 N; DD: 1685 £ 175 N; CR 11 ohne HKB: 1729
+ 162 N; DD ohne HKB: 1689 + 123 N; p < 0,04, p < 0,008, p < 0,02, p < 0,01
und p < 0,02).

Héhe (11 mm versus 9 mm) und Konformitat (CR flat versus DD) des PE-
Gleitlagers zeigten keinen relevanten Einfluss auf die Kniegelenkkinematik,
wohingegen die Integritdt des HKB die Gelenkmechanik beeinflusste. Nach
Resektion des HKB zeigten die Kniegelenke unabhangig von CR-Design (CR
flat 11/9, DD) signifikant unglnstigere mechanische Wirkungsgrade (CR 11:
1147 £ 88 N; CR 9: 1151 £ 83 N; DD: 1150 £ 98 N; CR 11 ohne HKB: 1203 *
92 N; DD ohne HKB: 1192 + 80 N; CR 11 ohne HKB versus CR 11: p < 0,009;
CR 11 ohne HKB versus CR 9: p < 0,02 beziehungsweise DD ohne HKB versus
CR 11: p < 0,05; DD ohne HKB versus CR 9: p < 0,01; DD ohne HKB versus
DD: p =< 0,03). Weitere Auswirkungen einer HKB Resektion auf die
patellofemorale Kinematik konnten allerdings nicht nachgewiesen werden.
Schlussfolgerung: Die Ergebnisse der vorliegenden Studie lassen den Schluss
zu, dass kreuzbandersetzende Prothesen eher eine physiologische
Gelenkkinematik wiederherstellen als kreuzbanderhaltende Designs, was sich
Uber ein besser reproduzierbares ,roll-back® erklaren lasst. Bei den hoch
konformen Gleitlagern (DD), fir die bei HKB Insuffizienz ebenfalls eine
verbesserte AP-Stabilitat postuliert wird, konnte nach Resektion des HKB keine
physiologischere Kinematik beobachtet werden. H6he und Konformitat der PE-
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5 Zusammenfassung

Inlays haben keinen relevanten Effekt auf die Gelenkmechanik, wéhrend ein
intaktes HKB auch nach Implantation einer KTEP eine wichtige Rolle fiir das
AP-Verhalten spielt. Bei insuffizientem HKB oder Gelenkinstabilitat sollten den
HKB erhaltenden Designs daher HKB substituierende Designs vorgezogen
werden.
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