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1 Zusammenfassung 
Bis zu 20 % der Patienten sind nach Implantation einer Knietotalendoprothese (engl. Total 

Knee Arthroplasty; TKA) mit dem postoperativen Ergebnis nicht zufrieden [20, 26, 91]. Die 

Einflussfaktoren auf die Zufriedenheit der Patienten nach Implantation einer Knieendoprothese 

können dabei multifaktoriell sein. Die auf dem Markt erhältlichen Knieendoprothesendesigns 

und deren Positionierungsmöglichkeiten sind vielfältig und können das individuelle Outcome 

des Patienten beeinflussen. Die Entscheidung welches Prothesen- bzw. Inlaydesign 

verwendet wird, aber auch die unterschiedliche Positionierung der Komponenten, sollte in 

erster Linie von den individuellen Gegebenheiten des Patienten abhängen. Denn je 

individueller die Entscheidung dazu gefällt wird, desto besser kann das mögliche Outcome für 

den Patienten sein [66]. Genau an diesem Punkt gibt es derzeit in der Knieendoprothetik noch 

Kenntnislücken, da präoperativ vom Operateur die zahlreichen Einflussfaktoren auf das 

postoperative Outcome nicht beurteilt werden können. Denkbar wäre es, den Einfluss des 

Implantatdesigns und dessen Positionierung auf die Funktionsweise des Kniegelenkes mittels 

präoperativer Computersimulation patientenindividuell zu simulieren. Allerdings ist eine solche 

präoperative Simulation derzeit noch nicht etabliert, da die Computermodelle für valide 

Modelle noch weiterentwickeltet werden müssen. Zusätzlich sind noch nicht alle 

Einflussfaktoren (Positionierung und Implantatdesign) und dessen Auswirkung abschließend 

untersucht und auch die Übertragung der in vitro gewonnen Erkenntnisse muss noch auf den 

Patienten (in vivo) erfolgen.  

 

Um dieser präoperativen Computersimulation einen Schritt näher zu kommen, sollten in dieser 

Habilitation, in unterschiedlichen Veröffentlichungen, die Methoden der Computersimulationen 

für die Knieendoprothetik weiterentwickelt werden und zusätzlich weitere 

Prothesenpositionierungen getestet werden, um die Auswirkungen dieser zu verstehen. 

 

Für die Weiterentwicklung der Computersimulationen, war es Ziel dieser Habilitation die 

Geometrieerstellung der 3D-Modelle der Knochen, welche für die Computersimulation benötigt 

werden, zu validieren (Studie 1). Zusätzlich sollte in dieser Habilitation die 

Simulationsmöglichkeit für Verschleißuntersuchungen in eigenen Modellen entwickelt werden, 

um diese dann in weiteren Schritten in die zukünftige präoperative Simulation zu integrieren.  

Dabei sollte in dieser Arbeit als erster Schritt ein Computermodell eines Verschleißsimulator 

etabliert werden und der Einfluss unterschiedlicher Testungsnormen (Bewegungsprofile), 

welche die Bewegungsgrundlage von Verschleißsimulatoren darstellen, untersucht werden 

(Studie 2). Des Weiteren sollte eine Checkliste für die Berichterstattung von 

Computermodellen in wissenschaftlichen Arbeiten in einem Kooperationsprojekt erarbeitet 
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werden, um so die Qualität und Vergleichbarkeit unterschiedlicher Simulationsprojekte zu 

verbessern (Studie 3).  
 

Die Testung von verschiedenen Implantatpositionierungen in einem einzelnen Patienten ist 

allein aus ethischen Aspekten nicht denkbar, deswegen wird hier auf in vitro 

Versuchsaufbauten zurückgegriffen. Selbst bei diesen in vitro Tests, also in 

Humanpräparaten, ist es sehr schwierig dieselben experimentellen Voraussetzungen 

innerhalb eines Präparates zu schaffen. Gründe sind, dass unterschiedliche Knochenschnitte 

für die Positionierungen nicht an einem Präparat möglich sind, da die Benutzung der 

Humanpräparate durch die Verwesung zeitlich limitiert ist und jeder Test das humane Material 

mechanisch schädigt. Allerdings sind diese einheitlichen Startbedingungen enorm wichtig, um 

den Einflussfaktor des individuellen Patienten oder des Präparates auszuschalten und so 

alleinige Aussagen über Position und Design treffen zu können. Computergestützte Analysen 

bieten den Vorteil, dass viele verschiedene Modifikationen innerhalb eines Versuches bzw. 

Präparates getestet werden können, da Versuchszeit, veränderte Knochenschnitte und auch 

Materialbeschaffenheit bei jedem Ausgangsversuch gleich gehalten werden können. Aus 

diesem Grund sollten parallel weitere Einflüsse unterschiedlicher Prothesenpositionierungen 

(TKA: tibiale Rotation und engl. Unikondylar Knee Arthroplasty; UKA: Slope) auf die 

Kniegelenkskinematik, sowie die retropatellaren Belastungen im Computermodell getestet 

werden (Studie 4 und Studie 5). Da eine Verschleißuntersuchung im Computermodell noch 

nicht valide etabliert ist, sollte die unterschiedliche Prothesenposition (UKA: Varus/Valgus) auf 

den Prothesenverschleiß experimentell im Verschleißsimulator getestet werden (Studie 6). 
 

Studie 1: Die patientenspezifischen bildbasierten Computermodelle mittels Finite-Elemente 

(FE)-Analyse sind die am häufigsten verwendete Methode für die Untersuchung von 

menschlichen Gelenken [93]. Die Extraktion der Knochengeometrie aus medizinischen 

Bildern, die Erzeugung eines optimalen FE-Netzes, die Zuweisung der richtigen 

Materialeigenschaften und die Definition der tatsächlichen Randbedingungen sind die 

wichtigsten Eingabeparameter für die bildbasierte FE-Analyse [92]. Mit diesen wird die 

Genauigkeit und die Präzision des FE-Analyseergebnisses beeinflusst [22]. Grundsätzlich 

besteht dabei die Sorge, dass solche segmentierten Modelle in einer Computersimulation (FE-

Analyse) nicht der Genauigkeit des ursprünglichen Knochens entsprechen.  

 

In dieser hier vorliegenden Habilitation konnte gezeigt werden, dass die durchschnittliche 

Abweichung rekonstruierter Modelle, die von Experten mit unterschiedlichen Fähigkeiten unter 

Verwendung verschiedener Softwarepakete erstellt wurden, von der realen 

Knochengeometrie sehr gering ist. Daher sind bildbasierte rekonstruierte Modelle 



 

  3  

repräsentativ in Computermodellen für klinische Anwendungen zu verwenden. 

Selbstverständlich müssen diese Computermodelle vorab validiert oder zumindest durch die 

Literatur verifiziert sein. 

 

Studie 2: In einigen Fällen der Knieendoprothetik ist eine Revisionsoperation notwendig, und 

der Hauptgrund für die Implantatlockerung ist eine Osteolyse, die möglicherweise durch 

Abriebpartikel verursacht wird [19, 111]. Daher sind experimentelle Verschleißtests in einer 

Laborumgebung zu einem wichtigen Werkzeug für die Evaluierung neuer Prothesendesigns 

und neuer Materialien geworden. Eine Übertragung dieser Verschleißtests in ein 

Computermodell könnte die zukünftige präoperative Simulation um diesen Parameter 

erweitern und die Auswahl der richtigen Implantatposition zusätzlich unterstützen. Die 

International Organization for Standardization (ISO) hat zwei Hauptnormen für die 

Verschleißuntersuchung etabliert: Die kraftkontrollierte (ISO 14243-1) und wegkontrollierte 

(ISO 14243-3) Norm. Diese unterschiedlichen Belastungsprofile, aber auch die 

unterschiedlichen resultierenden Bewegungen auf eine standardisierte Norm bei 

unterschiedlichen Designs könnten für die zukünftige präoperative Simulation genutzt werden, 

um die jeweiligen Auswirkungen zu analysieren. 

 

In dieser hier vorliegenden Habilitation konnte gezeigt werden, dass es möglich ist die 

Bewegungen einer Verschleißnorm valide auf ein Computermodell zu übertragen. Damit 

könnte in weiteren Schritten die Verschleißtestung in einem Computermodell ermöglicht 

werden und somit in die präoperative Simulation integriert werden. Zusätzlich konnte gezeigt 

werden, dass leichte Veränderungen in den Eingabeparametern die Bewegung und die 

Belastungen einer Inlaykomponente stark beeinflussen können.  Die verschiedenen 

Inlaydesigns hatten bei standardisierter Bewegung eine unterschiedliche Kinematik und waren 

damit auch unterschiedlich belastet. Diese Erkenntnis kann schon jetzt bei der Auswahl der 

Implantate dem Operateur helfen und wird bei der Implantatvariation in zukünftigen 

präoperativen Simulationsmodellen genutzt werden können. 

 

Studie 3: Die Bedeutung der Finite-Elemente-Analyse für biomechanische Untersuchungen 

hat in den letzten Jahren weltweit, sowie in Deutschland erheblich zugenommen [34]. Es gibt 

bereits mehrere Initiativen und Richtlinien für die Berichterstattung über Forschungsmethoden 

und –ergebnissen von Computersimulationen [1, 7, 34]. Dennoch sind die publizierten 

Berichtsparameter als Publikationskriterien nur Überlegungen und nicht vollständig als 

Standard etabliert. Das Hauptproblem für die Vergleichbarkeit der Computermodelle scheint 

nicht die unterschiedliche Software zu sein, sondern die Tatsache, dass es keine einheitliche 
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Checkliste und Berichtsform für die Bewertung der in numerischen Simulationsstudien 

verwendeten Verfahren gibt.  

 

Die in dieser Habilitation etablierte Checkliste und Berichtsform der Mindestanforderungen für 

Finite-Elemente-Analysen in der Orthopädie und Unfallchirurgie soll eine einheitliche 

Grundlage für die Dokumentation bieten. Sie soll den wissenschaftlichen Austausch und gute 

wissenschaftliche Praxis fördern und schwerwiegende Fehler im Modellierungsprozess 

reduzieren.  

 

Unterstützend mit den Studien 1-3 kann allgemein zusammengefasst werden, dass die 

Methode der Computersimulation in der Laborumgebung schon valide Ergebnisse zeigt. 

Allerdings muss in weiteren Schritten nun gezeigt werden, dass Computermodelle in der Lage 

sind die komplexere in vivo Situationen nachzubilden.  

 

Studie 4: Bei den beschriebenen 20 % unzufriedenen Knieprothesenpatienten wird vermutet, 

dass der Haupteinflussfaktor für postoperative Schmerzen und Revisionen einer TKA eine 

veränderte postoperative Kinematik des Kniegelenkes oder eine veränderte postoperative 

Beanspruchung der ligamentären Bandstrukturen im Vergleich zur nativen Situation ist. 

Fehlpositionierungen der einzelnen Implantatkomponenten beeinflussen die Kniekinematik, 

das Risiko von Instabilitäten, einer Verschleißerhöhung der Polyethylenkomponente und des 

vorderen Knieschmerzes [38, 56, 116]. Dabei sind die mediolaterale Translation und Rotation 

der tibialen Komponente einer Knietotalendoprothese und deren Auswirkung auf das 

Kniegelenk noch nicht abschließend untersucht.  

 

In dieser hier vorliegenden Habilitation konnte mittels Computersimulation gezeigt werden, 

dass eine Positionsveränderung der tibialen Komponente einer Knietotalendoprothese einen 

relevanten Effekt auf die ligamentären Bandspannungen hat. Eine Medialisierung der tibialen 

Komponente hatte in dieser Studie den größten Einfluss auf Kinematik und Belastung des 

Implantates. Dadurch könnten die klinischen Konsequenzen wie postoperativer Schmerz, ein 

geringeres Bewegungsausmaß, Instabilitäten und ein erhöhter Verschleiß der 

Inlaykomponente beeinflusst sein.  

 

Studie 5: Bei der unikondylären Knieendoprothetik (engl. Unikondylar Knee Arthroplasty; 

UKA) bei medialer Kniearthrose handelt es sich um ein sehr erfolgreiches Verfahren, allerdings 

berichteten die nationalen Register über eine höhere Revisionsrate der UKA im Vergleich zur 

TKA [43, 127]. Dabei erscheint die Positionierung des Implantats ein kritischer Faktor, der die 

Langlebigkeit eines Implantates stark beeinflussen kann. Jedoch ist bisher kein Referenzwert 
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für den sogenannten tibialen Slope bei Implantation einer UKA in der Literatur beschrieben. 

Verschiedene Autoren und Hersteller geben einen genauen Zielwert für den tibialen Slope an, 

dabei ist der Bereich dieses Zielwertes sehr unterschiedlich [144]. Die Auswirkungen der 

verschiedenen tibialen Slope-Möglichkeiten auf die Bandspannungen, die Kinematik der 

Patella, die Kinematik im femorotibialen Kniegelenk und die Inlaybewegungen wurden dabei 

in der Literatur bisher nicht analysiert.  

 

Für die UKA konnte in dieser Habilitation im Computermodell gezeigt werden, dass ein 

erhöhter tibialer Slope einer medialen UKA eine höhere Außenrotation der Tibia und damit 

eine veränderte femorotibiale und retropatellare Kinematik zur Folge hat. Daher sollten diese 

unterschiedlichen kinematischen Auswirkungen individuell an den Patienten angepasst 

werden.  

 

Studie 6: Um die Standzeit einer UKA zusätzlich zu optimieren, sind weitere Untersuchungen 

erforderlich, insbesondere zur optimalen Positionierung der UKA-Prothese. Hinsichtlich der 

Positionierung der Tibia in der Koronarebene (Varus/Valgus) kann ein Varus von mehr als 5 

Grad zu einer hohen Frühlockerung führen [9]. Des Weiteren besteht die Sorge, dass eine 

Varus- oder Valguspositionierung von 5 Grad oder höher zu einer reduzierten Kontaktfläche 

und höherem Verschleiß vor allem bei fixed bearing UKA und damit zu einer höheren 

Abnutzung und Lockerung führt [30].  

 

In dieser Habilitation konnte im Verschleißsimulator gezeigt werden, dass eine Varus- oder 

eine Valguspositionierung der Tibiakomponente einer UKA die Verschleißrate im Vergleich zu 

einer neutralen Positionierung aufgrund einer reduzierten Kontaktfläche zwischen dem Inlay 

und dem Femur reduziert. Als klinische Konsequenz deuten die vorliegenden Ergebnisse 

darauf hin, dass eine leichte Varuspositionierung der UKA-Prothese bis zu 5 Grad akzeptiert 

werden kann.  

 

Die Erkenntnisse aus den Studien 4-6, welche sich mit der Positionsvariation beschäftigt 

haben, können schon jetzt bei der Positionierung der Implantate dem Operateur helfen und 

werden bei der Prothesenpositionierung in zukünftigen präoperativen Simulationsmodellen 

genutzt werden können. 

 

Ausblickend: Zu einer finalen validen präoperativen Computersimulation einer 

Knieendoprothese für die beste Versorgung eines Patienten bedarf es noch einiger 

Forschungsarbeiten, aber auch einheitlicher Formate der Berichtserstattung von 

Computermodellen. Mit den täglich verbesserten technischen Voraussetzungen, scheint aber 
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eine Umsetzung in naher Zukunft möglich. In dieser Arbeit konnten weitere Kenntnislücken in 

diesem Themenbereich geschlossen werden, welche die Entscheidungsfindung zur 

bestmöglichen Implantatauswahl und Positionierung unterstützen werden. 
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2 Einleitung  
Im Jahre 2018 wurden in Deutschland 119.131 primäre Knieendoprothesen implantiert, dabei 

handelt es sich in 87,2 % der Fälle um eine Totalendoprothese (Total Knee Arthroplasty; TKA) 

und in 12,6 % um eine unikondyläre Schlittenprothese (Unicompartmental Knee Arthroplasty; 

UKA). Damit ist das Kniegelenk das zweithäufigste Gelenk, an dem eine Endoprothese 

implantiert wird. In 96 % dieser Fälle ist eine Gonarthrose der Grund für einen künstlichen 

Kniegelenksersatz [44]. Bei der primären Gonarthrose handelt es sich um eine degenerative 

und nicht inflammatorische Krankheit des Kniegelenkes. Die betroffenen Patienten haben 

starke Schmerzen und Einschränkungen in ihren täglichen Aktivitäten und in ihrer 

Lebensqualität. Das Ziel einer Knieprothese ist die Funktionalität und Schmerzfreiheit des 

Kniegelenkes beim Patienten wiederherzustellen und ist generell in der Medizin ein gut 

etabliertes und funktionierendes Verfahren. Dabei wird beim Patienten die beschädigte 

Knorpel- und Knochen-Oberfläche des Kniegelenkes mit einer Prothese ersetzt. Die beste 

(Knie-) Endoprothese wäre dabei eine, die der Patient nach Implantation nicht mehr als 

künstlichen Ersatz des Kniegelenkes oder „Fremdkörper“ wahrnimmt. Ein solches Ergebnis 

nach einem Kniegelenksersatz wird in der Literatur auch als „Forgotten Knee Joint“ 

beschrieben [14]. Die Knietotalendoprothetik hat aber noch bis zu 20 % der Patienten, die 

nach Erhalt einer Knietotalendoprothese unzufrieden sind, was in Deutschland berechnet an 

den Zahlen von 2018 ca. 19.000 Patienten sind und durch den demographischen Wandel 

stetig steigt [20, 26, 71, 91]. Die UKA zeigt bessere Werte bei den postoperativen Outcome 

Parametern und damit auch bei der Zufriedenheit der Patienten, hat allerdings eine erhöhte 

Revisionsrate verglichen mit der TKA [5, 24, 64, 138, 153]. Um unzufriedene Patienten und 

Standzeitprobleme in der Knieendoprothetik zu adressieren, wird in den orthopädischen 

Themenbereichen an vielen Bereichen und Einflussfaktoren geforscht.  

 

Die auf dem Markt erhältlichen Knieendoprothesendesigns sind vielfältig und können das 

individuelle Outcome des Patienten beeinflussen. Dabei ist nicht unbedingt immer nur das 

unterschiedliche Herstellerdesgin ausschlaggebend, sondern oftmals das mechanische 

Design, also die kinematische Einschränkung der Prothesengeometrie zwischen Femur und 

Tibia. Dieser sogenannte Kopplungsgrad zwischen Femur und Tibia kann bei den 

Knietotalendoprothesen in verschiedene Kategorien eingeteilt werden, die mehr oder weniger 

Gleitbewegung im jeweiligen Kompartiment zulassen. Diese Kategorien sind in der TKA 

cruciate-retaining/ultra-congruent (CR/UC), posterior stabilized (PS) oder medial stabilized 

(MS) [55]. In der UKA haben sich zwei Konzepte entwickelt, der mobile oder fixed bearing 

Schlitten, mit dem Unterschied der Fixierung des Inlays auf der tibialen Basisplatte.  
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Die Entscheidung welches Prothesen- bzw. Inlaydesign verwendet wird, hängt in erster Linie 

von der individuellen Gegebenheit des Patienten ab. Auch wenn es keine eindeutigen und 

einheitlichen Richtlinien für die Auswahl der Prothesendesigns gibt, so kann der Operateur 

sich an grob etablierte Anhaltspunkte orientieren. Eine UKA kann nur Patienten mit einseitiger 

Arthrose und mit einer guten Bandsituation implantiert werden, da die Bänder nach Operation 

die Führung des Kniegelenkes weiterhin übernehmen müssen. In der TKA wird ein niedrig 

kongruentes Inlay (CR) oder ein medial stabilisierendes (MS) Prothesendesign eher bei 

Patienten eingesetzt, die eine noch gut erhaltene ligamentäre Beschaffenheit haben, wobei 

ein hoch kongruentes Inlay (UC) oder posterior stabilisiertes (PS) Design eher bei Patienten 

zum Einsatz kommt, bei denen die kinematische Führung des Kniegelenkes durch das 

Implantat übernommen werden muss. Trotz alledem kann im Moment vor der eigentlichen 

Operation noch nicht abgeschätzt werden, mit welchem Standard 

Knieendoprothesenimplantat der Patient das beste Outcome erzielen wird. Das hängt 

verständlicherweise von sehr vielen Parametern ab, wie zum Beispiel der patienteneigenen 

Anatomie, der Bandsituation, der individuellen Kniegelenkskinematik aber auch dem 

Aktivitätsgrad des Patienten. Zusätzlich zu den Unterschieden der Implantatauswahl kann 

auch die Positionierung der Komponenten einen erheblichen Einfluss auf den Erfolg einer 

Implantation haben, da jede knöcherne Positionsänderung auch einen Einfluss auf das 

patellofemorale und femorotibiale Gelenk hat [13, 17, 56, 70, 87, 95, 121, 129]. Grundsätzlich 

ist in der Medizin festzuhalten: je individueller die Entscheidung gefällt wird, desto besser kann 

das mögliche Outcome für den Patienten sein. Genau an diesem Punkt gibt es aber derzeit in 

der Knieendoprothetik noch Kenntnislücken, weil die zahlreichen Einflussfaktoren der 

Knieendoprothetik und dessen Interaktion untereinander nicht von einem Operateur vor der 

eigentlichen Implantation abschließend beurteilt werden können. 

 

Zusammengefasst kann festgehalten werden, dass es im Moment nicht möglich ist, vor einer 

Knieprothesenoperation basierend auf patientenindividuellen Messdaten bzw. Gegebenheiten 

eine bestmögliche Designwahl der Prothesenkomponenten und Prothesenpositionierung zu 

treffen. Die Haupteinflussfaktoren, das Implantatdesign [12, 27, 84, 156] und die 

Positionierung der einzelnen Komponenten, sind dabei noch nicht abschließend untersucht 

[13, 17, 56, 70, 87, 95, 121, 129] und wahrscheinlich wird die beste Entscheidungen für den 

Patienten nur mit Integration der patientenindividuellen Gegebenheiten verbessert werden 

können. Dies bestätigt auch neuere Literatur, in der festgestellt wurde, dass ein postoperativer 

physiologischerer Gang, ein besseres Outcome für den Patienten bedeutet [66]. Genau aus 

diesen Gründen sollte, wenn möglich die postoperative Beeinflussung vom Implantat auf die 

Kniegelenkskinematik, die Belastung der Prothesenkomponenten und die 
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Weichteilspannungen im Kniegelenk vorab analysiert werden und basierend darauf die beste 

Auswahl für den Patienten getroffen werden.  
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3 Zielsetzung der Habilitationsarbeit 
Ziel dieser Habilitation war es, die in der Biomechanik etablierten Computermodelle der 

Knieendoprothetik und dessen Methoden weiterzuentwickeln und zusätzliche 

Prothesenpositionen und deren Auswirkung auf das Kniegelenk zu analysieren. 

 

Im Speziellen sollte innerhalb dieser Arbeit zunächst ein Vergleich verschiedenster 

Segmentierungsmethoden zur Erstellung von anatomischen Oberflächengeometrien erstellt 

und dessen Validität geprüft werden. Ebenfalls sollte ein Computermodell eines 

Verschleißsimulators entwickelt werden und unterschiedliche Testnormen aber auch 

unterschiedliche Prothesendesigns auf die Belastung/Bewegung der Prothesenkomponenten 

analysiert werden. Die Erkenntnisse, welche zu besseren und nachvollzielbareren 

Computermodellen in der Wissenschaft führen, sollten erarbeitet werden und der 

Wissenschaft durch eine Checkliste zur Verfügung gestellt werden. 

Parallel zu diesen Verbesserungen der Computermodelle sollte der Einfluss der 

Positionsänderung der tibialen Komponente bei einer TKA und der Einfluss des tibialen Slopes 

einer UKA im Computermodell analysiert werden. Weiterführend sollte der Einfluss einer 

Varus/Valgus Änderung auf den Verschleiß einer UKA im Verschleißsimulator untersucht 

werden.  
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4 Studien 

4.1 Interlaboratory comparison of femur surface reconstruction from CT data 
compared to reference optical 3D scan [114] 

Einleitung 
In den letzten zehn Jahren hat sich die Anwendung der medizinischen Bildgebungstechnologie 

in der klinischen Diagnostik und Therapie auf verschiedene Ansätze ausgeweitet, wie z. B. die 

Bewertung der Biomechanik der Gelenke, die patientenspezifische Entwicklung und 

Bewertung von Implantaten, die statistische Modellierung, das dreidimensionale Drucken und 

Rapid Prototyping, die computergestützte Chirurgie und die präoperative Planung [15, 33, 63, 

104]. Um das biomechanische Verhalten menschlicher Gelenke und Gewebe für alle oben 

genannten Anwendungen zu untersuchen, ist die patientenspezifische bildbasierte Finite-

Elemente (FE)-Analyse als die am häufigsten verwendete Methode zu nennen [93]. Die 

Extraktion der Knochengeometrie aus medizinischen Bildern, die Erzeugung eines optimalen 

FE-Netzes, die Zuweisung der richtigen Materialeigenschaften und die Definition der 

tatsächlichen Randbedingungen sind die wichtigsten Inputs für die FE-Analyse [92], und daher 

beeinflusst ihre Genauigkeit die Präzision des FE-Analyseergebnisses [22]. Der erste 

Meilenstein des Konstruktionsworkflows der bildbasierten biomechanischen Analyse ist die 

genaue Segmentierung (Extraktion der gewünschten Knochengeometrie aus medizinischen 

Bilddaten) aus den Quelldaten [39, 62, 131]. Daher erfordert die FE-Analyse für die oben 

genannten Zwecke eine genaue 3D-Formdarstellung der Knochen. Dies ist von grundlegender 

Bedeutung, um segmentierte Knochendaten zu erhalten, die so authentisch wie möglich die 

Morphologie des Patienten repräsentieren. Da es viele kommerzielle 

Segmentierungssoftwarepakete und Algorithmen gibt, können die mit kommerziell erhältlichen 

Softwarepaketen segmentierten STL-Modelle im Vergleich zum tatsächlichen Knochen 

Abweichungen aufweisen. Auch die Genauigkeit der erzeugten Geometrie des Knochens 

könnte dann je nach Segmentierungsmethode und den Fähigkeiten des Bedieners variieren. 

Daher wurde die Genauigkeitsbeurteilung von 3D rekonstruiertem Knochen auf der Grundlage 

medizinischer Bilder kürzlich umfassend untersucht [25, 32, 35, 39, 62, 74, 78, 90, 97, 125, 

139, 140, 152]. Allerdings besteht immer noch die Sorge, dass solche segmentierten Modelle 

nicht die Genauigkeit des ursprünglichen Knochens in einem FE-Modell darstellen. Daher soll 

in dieser Studie im Rahmen eines Gemeinschaftsprojekts von sieben Biomechanik-Labors 

untersucht werden, wie sich die Verwendung unterschiedlicher Segmentierungsmethoden und 

Expertenkenntnisse auf die Erstellung der Knochengeometrien auswirkt.  
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Material und Methoden 
Sieben verschiedene Forschungsgruppen wurden eingeladen, an diesem Ringversuch 

teilzunehmen. Die Labore wurden zufällig von 1 bis 7 nummeriert. Falls mehr als ein Modell 

von einem Labor erstellt wurde, wurde das erste und zweite Modell jedes Labors mit den 

zusätzlichen Buchstaben A bzw. B benannt. Abbildung 1 zeigt ein Flussdiagramm, das die in 

dieser Studie angewandte Forschungsmethodik darstellt. Es zeigt kurz, wie die Referenz-STL-

Datei und auch die STL-Datei der verschiedenen Labore erstellt wurden. 

 

 
Abb. 1: Übersicht über den Ablauf. Links: Generierung des Referenzmodels. Rechts: Generierung der 3D 
Modelle aus [114]. 

 

CT-Scan-Erfassung  
Das CT-Bild eines rechten Oberschenkelknochens eines 58-jährigen männlichen Leichnams 

wurde vom Traumazentrum Murnau mit dem SOMATOM Definition AS+ CT-Scanner 

(Siemens AG, Erlangen, Deutschland) aufgenommen. Dieses CT-Bild wurde von allen sieben 

Laboren zur Segmentierung verwendet. Die Weichteile wurden vor dem Scan vom Knochen 

entfernt. Das CT-Bild wurde als DICOM mit einer Auflösung von 0,29 × 0,29 mm und einer 

Schichtdicke von 0,6 mm für die Abweichungsanalyse gespeichert. Der Oberschenkelknochen 

wurde im Wasserbad gescannt. Um einen kalibrierten Scan zu erhalten, wurde ein 

Knochenmineraldichte-Phantom in der gleichen Anordnung gescannt. 

 

Optische 3D-Digitalisierung  
Die Außengeometrie des Oberschenkelknochens wurde am Fraunhofer-Anwendungszentrum 

für Großstrukturen in der Produktionstechnik (AGP) in Rostock mit einem optischen 

Messsystem abgetastet (Abb. 2). Die industriellen optischen 3D-Scanner der ATOS-Serie 

liefern genaue Scans mit detaillierter Auflösung bei hohen Geschwindigkeiten (GOM – 
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Gesellschaft für Optische Messtechnik mbH, Braunschweig, Deutschland). Jeder Scan 

erzeugt eine Punktwolke mit bis zu 4 Milliarden Punkten. Tabelle 1 zeigt die Spezifikationen 

des Scanners. 

 

 
Abb. 2: Übersicht über den 3D Scanner der AGP Rostock aus [114]. 

 
Tabelle 1: Spezifikationen des 3D Scanners aus [114]. 

 
 

Rekonstruktion der 3D-Modelle 
Die aus dem CT-Scan gewonnenen DICOM-Dateien wurden verwendet, um die Oberfläche 

der Oberschenkelknochen zu segmentieren. Dabei wurden von den verschiedenen 

teilnehmenden Laboren folgende Softwarepakete verwendet: AMIRA® (FEI Visualization 

Sciences Group, Oregon, USA), Mimics® (Materialise N.V., Leuven, Belgien), YaDiv 
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(Welfenlab, Leibniz Universität Hannover, Hannover, Deutschland) und Fiji Life-Line [109]. 

Softwareinformationen, Methoden und Dauer des Segmentierungsprozesses für jedes Modell 

sind in Tabelle 2 tabellarisch dargestellt. Der Rekonstruktionsprozess wurde von Forschern 

mit 3-5 Jahren Erfahrung in der Segmentierung durchgeführt. 

 
Tabelle 2: Übersicht der verwendeten Softwarepakete und Segmentierungsmethoden aus [114]. 

 
 
Abweichungsanalyse 
Stereolithographie (STL)-Dateien wurden von allen Projektpartnern gesammelt und in 

GEOMAGIC studio v.2013 (Raindrop Geomagic, NC, USA) zur verblindeten 

Abweichungsanalyse importiert. Vor dem Vergleich wurde der Oberschenkelknochen in 4 

Bereiche unterteilt: Bereich „Hals und Trochanter major“, „proximale Metaphyse“, „Diaphyse“ 

und „distale Metaphyse“. Fünf verschiedene Ebenen wurden in globalen Koordinaten definiert, 

um alle Modelle in die oben genannten Bereiche einzuteilen. Proximales Ende, obere 

proximale Metaphyse, untere proximale Metaphyse, distale Metaphyse und distales Ende 

waren die vordefinierten Ebenen für die Aufteilung der Modelle in die vier vorgenannten 

Bereiche. In Abbildung 3 sind die vordefinierten Schnittebenen des Femurs dargestellt.  
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Abb. 3: Übersicht der Unterschiedlichen Bereiche aus [114]. 

 
Ergebnisse 
Sieben Laborgruppen erstellten neun rekonstruierte Modelle aus einem CT-Scan des 

menschlichen Oberschenkelknochens. Tabelle 3 zeigt die durchschnittlichen 

Abweichungswerte der neun verschiedenen segmentierten Modelle für alle vier vordefinierten 

Bereiche des Femurs. Die höchste Abweichung wurde im Bereich „Hals und Trochanter major“ 

mit einem RMSE von 0,84 beobachtet. Die negativen Werte für den geschätzten prozentualen 

Fehler der Oberflächenbereiche, stellen die Abweichung der unterschätzten Bereiche dar und 

die positiven Werte zeigen die überschätzten Bereiche. Abbildung 4 veranschaulicht die 

visuelle Abweichung unter Verwendung einer farbkodierten Karte, um die Unterschiede jedes 

Modells im Vergleich zum realen knochenoptischen 3D-Scan zu zeigen. Abbildung 5 zeigt die 

geschätzten Oberflächenbereiche der neun segmentierten Modelle und des realen optischen 

Knochen-3D-Scans. Die Bereiche „Diaphyse“ und „Hals und Trochanter major“ weisen mit 

2,92 % bzw. 2,57 % die größten prozentualen Fehler der äußeren Oberfläche auf. Diese 

Abweichung deutet darauf hin, dass sich die äußeren Oberflächenbereiche der rekonstruierten 

Modelle nicht allzu sehr vom Referenzmodell unterscheiden.  
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Tabelle 3: Übersicht der Abweichungen vom Referenzscan aus [114]. 

 

 
Abb. 4: Visueller Vergleich der Abweichungen zum Referenzmodell [114]. 

 
Abb. 5: Analyse der Oberfläche der unterschiedlichen Labore aus [114].  
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Fazit 
Diese Studie zeigte, dass die durchschnittliche Abweichung der rekonstruierten Modelle, die 

von Experten mit unterschiedlichen Fähigkeiten unter Verwendung verschiedener 

Softwarepakete erstellt wurden, von der realen Knochengeometrie sehr gering ist. Daraus geht 

hervor, dass der Effekt der unterschiedlichen Auswerter und der Verwendung verschiedener 

Softwarepakete und Methoden einen vernachlässigbaren Einfluss auf die Genauigkeit des 

Rekonstruktionsverfahrens aus medizinischen Bildern hat. Daher sind bildbasierte 

rekonstruierte Modelle zuverlässig in FE-Modellen für klinische Anwendungen zu verwenden. 

 

4.2 Different ISO Standards’ Wear Kinematic Profiles Change the TKA Inlay Load [11] 

Einleitung 
Die Knietotalendoprothese (TKA) hat sich als operatives Verfahren bei Osteoarthrose mit sehr 

guten bis guten klinischen Ergebnissen und Langzeiterfolg für den Patienten etabliert. 

Dennoch ist in einigen Fällen eine Revisionsoperation notwendig, und bei einigen Patienten 

ist der Hauptgrund für die Implantatlockerung eine Osteolyse, die möglicherweise durch 

Abriebpartikel verursacht wird [19, 111]. Daher sind experimentelle Verschleißtests in einer 

Laborumgebung zu einem wichtigen Werkzeug für die Evaluierung neuer TKA-Designs und 

neuer Materialien geworden. Darüber hinaus sind diese Tests auch für die Zulassung neu 

entwickelter Knieimplantatedesigns notwendig. Um Versuche zu generieren, die über mehrere 

Forschungsgruppen und Firmen hinweg vergleichbar sind, wurden einige Standards 

entwickelt.  

 

Die International Organization for Standardization (ISO) hat zwei Hauptnormen etabliert: die 

kraftkontrollierte (FC, 14243-1) und wegkontrollierte (DC, 14243-3) Norm. Diese Normen 

werden in regelmäßigen Abständen überprüft und erneuert. Die Version von 2002 wurde 2009 

erneuert, die DC-Norm im Jahr 2014. Beide Normen werden für die Verschleißprüfung 

verschiedener TKA Designs verwendet, mit einer Ausnahme. Die weggesteuerte Norm 

besagt, dass vollständig kongruente TKA Designs nicht mit dieser Norm geprüft werden sollen. 

Vergleicht man diese beiden unterschiedlichen Regelungsarten, so haben sie das gleiche 

Kraftprofil für die axiale (femorotibiale) Druckkraft und das gleiche Flexions-/Extensionsprofil 

der Femurkomponente. Die Unterschiede liegen in der Steuerungsart der 

anterioren/posterioren Translation und der internen/externen Rotation der Tibiakomponente 

relativ zu ihrem Gegenstück, der Femurkomponente. Die kraftgeregelte Norm induziert diese 

Bewegung mit einem Lastprofil auf die Komponenten, die weggeregelte Norm verwendet 

dagegen feste Werte, translatorisch und rotatorisch. Interessanterweise wurden für die 

wegkontrollierte Norm die anteriore bzw. posteriore Bewegung der Tibia und das 

Rotationsprofil im Jahr 2014 in die umgekehrte Richtung geändert, da Sutton et al. zeigten, 
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dass die kraftkontrollierte Norm nicht mit der wegkontrollierten Norm in menschlichen Proben 

übereinstimmte [124]. 

 

Verschiedene Arbeitsgruppen haben sich mit der Fragestellung einer unterschiedlichen 

Normbelastung und dessen Auswirkung beschäftigt. Mell et al. verglichen die DC-Norm von 

2004 mit der geänderten von 2014. Mit Hilfe von Computersimulationen wurden die 

kinematischen Eingaben, der Kontaktzustand und der Verschleiß beider Normen untersucht. 

Sie zeigten eine geringere Verschleißrate für die neuere Version, gleichzeitig aber auch eine 

höhere Verschleißfläche. Insgesamt konnten sie einen Unterschied zwischen den beiden 

Normen aufzeigen und rieten, historische Verschleißergebnisse nur mit Vorsicht mit neueren 

Ergebnissen zu vergleichen [83]. In einer anderen Studie wurde die ISO-Norm 14342-1 mit 

der ASTM (American Society for Testing and Materials) F3141 verglichen. Sie fanden eine 

sehr ähnliche Gesamtverschleißrate (13,64-54,9 mm³/Million vs. 13,48-55,26 mm³/Million), 

aber unterschiedliche Verschleißkonturen und Verschleißtiefen [141].  

 

Diese Unterschiede im Verschleiß können zu Problemen für medizinische Unternehmen 

führen. Für die Zulassung eines neuen Medizinprodukts sieht z. B. die neue europäische 

Medizinprodukteverordnung (MDR) oder für die USA die Food and Drug Administration (FDA) 

die Möglichkeit vor, klinische Daten zu einem vergleichbaren Produkt, manchmal als 

"predicate Device" bezeichnet, im klinischen Bewertungsprozess zu verwenden. Für die MDR 

ist dies nur möglich, wenn die technischen, biologischen und klinischen Merkmale vergleichbar 

sind; daher ist ein vollständiger Zugriff auf die technische Dokumentation des Medizinprodukts 

erforderlich, was in vielen Fällen dazu führen wird, dass die Ergebnisse nur innerhalb der 

eigenen Produkte verglichen werden können. Wenn jedoch die Unterschiede in den Last- und 

Bewegungsprofilen zwischen verschiedenen ISO-Normversionen zu groß sind und man weiß, 

dass diese kinematischen Profile und Lasten die Entstehung vom Verschleiß stark 

beeinflussen, wird ein Vergleich schwierig [68]. Dies führt zu Problemen im 

Zertifizierungsprozess neuer Implantate, denn wenn experimentelle Verschleißtests aufgrund 

größerer Änderungen im Laufe der Jahre nicht mehr vergleichbar sind, verlieren Unternehmen 

die Möglichkeit, Ergebnisse mit ihrer alten Ergebnisdatenbank zu vergleichen.  

 

Ziel dieser Studie war es daher, die verschiedenen ISO-Normen über die unterschiedlichen 

Publikationsjahre und Belastungskonzepte hinweg zu vergleichen und einen tieferen Einblick 

in die resultierende Kinematik und die Belastungsunterschiede im Polyethylen Inlay zu 

gewinnen. Um zu unterscheiden, ob niedrig kongruente Inlaydesigns stärker auf 

unterschiedliche Belastungsbedingungen reagieren, sollten außerdem die Unterschiede im 
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Inlaydesign zwischen den Normen analysiert werden, um Designparameter zu bewerten, die 

den Verschleiß beeinflussen können.  

 

Wir stellen die Hypothese auf, dass (1) jede Norm zu unterschiedlichen Inlay-Belastungen 

innerhalb desselben Inlaydesigns führt (drei getestete Normen: ISO 14243-1:2002, ISO 

14243-1:2009 und ISO 14243-3:2014), und (2) die kraftgesteuerte Norm sich in der Belastung 

und Kinematik zwischen 2002 und 2009 unterscheidet. Der Vergleich der Kinematik und des 

Spannungsverhaltens wird mit Finite-Elemente-Methoden untersucht. 

 

Material und Methoden 
Es wurden neun verschiedene Finite-Elemente-Modelle für die verschiedenen Inlaydesigns 

einer Prothese (Aesculap, Tuttlingen, Deutschland) und die verschiedenen in dieser Studie 

getesteten ISO-Normen erstellt. Es wurde eine Validierung zwischen den experimentellen 

Verschleißtests und dem in silico Modell durchgeführt. Dazu wurden die Randbedingungen 

der ISO14243-1:2002 (kraftkontrolliert) und das Deep-Dish-Inlaydesign verwendet. Basierend 

auf diesem validierten Computermodell wurden verschiedene Modifikationen, die den 

unterschiedlichen ISO-Normen oder Inlaydesigns entsprechen, erstellt. In dieser Studie 

wurden drei verschiedene Inlaydesigns verwendet: cruciate-retaining (CR), deep dish (DD) 

und ultra-congruent (UC). Alle Inlays waren mit dem Columbus Knie-System (Aesculap, 

Tuttlingen, Deutschland) kompatibel.  

 

Ein experimenteller Verschleißsimulator Test wurde zur Validierung des in silico Modells auf 

einem servohydraulischen Knieverschleißsimulator (EndoLab GmbH, Rohrdorf, Deutschland) 

durchgeführt. Die Kinematik- und Kraftmuster für den mechanischen Simulator basierten auf 

dem ebenen Gehen nach der ISO-Norm 14243-1:2002 (kraftgesteuerte Norm).  

 

Das Validierungs-Computermodell basierte ebenfalls auf der ISO-Norm 14243-1:2002 

(kraftgeregelt), und es wurde das gleiche Inlaydesign, das im experimentellen Versuchsaufbau 

verwendet wurde, integriert (Deep-Dishdesign (DD)). Die CAD-Datei wurde in die Software 

Ansys Workbench (V16; Ansys, Inc., Canonsburg, USA) importiert. Die Femurkomponente, 

das Inlay und die Tibiabasisplatte wurden in einer neutralen Ausgangsposition positioniert, um 

der ISO-Norm zu entsprechen. Die Tibiabasisplatte wurde in einen runden starren Körper nach 

ISO-Norm mit einer Lateralisierung von 7 % der Breite eingebettet. Die Flexion/Extension war 

frei, und die Flexionsachse der Femurkomponente wurde entsprechend dem Versuchsaufbau 

entwickelt. 
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Die Randbedingungen der Tibiabasisplatte wurden an der Unterseite des starren Körpers 

festgelegt, der die in Harz eingebettete Tibiakomponente darstellt (Abbildung 6). Für die 

translatorische Bewegung war sie in den Richtungen medial/lateral, anterior/posterior und 

proximal/distal (axial) frei beweglich. Bei der Rotationsbewegung war die Tibiakomponente in 

der Rotation nach innen/außen und in der Varus-/Valgusrotation frei. Die Rotation um die x-

Achse, die die Slope-Achse darstellte, war während der gesamten Simulation entsprechend 

der ISO-Norm und dem Versuchsaufbau gesperrt. 

 

Die Kräfte für die anteriore/posteriore Translation, die interne/externe Rotation (Drehmoment) 

und die axiale Kraft wurden ebenfalls am Einbettkörper aufgebracht. Die anterior-posteriore 

(AP) Kraft wurde auf den posterioren Teil, während die axiale Kraft und das 

Rotationsdrehmoment auf den unteren Teil der Einbettung eingeleitet wurden.  

 

Ein Rückhaltesystem, das Bänder und eine Kapselumgebung simuliert, wurde der Simulation 

mit einem linearen Federelement nach ISO-Norm mit 30 N/mm in anteriorer/posteriorer 

Richtung hinzugefügt. Ein Rückhaltesystem für die internale/externe Rotation der Tibia wurde 

ebenfalls über ein lineares Federelement, nämlich ein Torsionsfederelement mit 600 Nmm/ 

Grad, implementiert. 

 

Der femorotibiale Kontakt wurde im Finite-Elemente-Modell mit einem augmentierten 

Lagrange-Algorithmus und einem Basis-Reibungskoeffizienten von 0,05 [10, 11] hergestellt. 

Zur Bestätigung des Reibungskoeffizienten wurden Variationen von 0,01, 0,03 und 0,08 

berechnet und mit den experimentellen kinematischen Daten des Experimentes verglichen. 

Die Kontakte zwischen dem Inlay, der Tibiabasisplatte und dem starren Körper, der das 

eingebettete Harz repräsentiert, wurden in der Simulation als feste Verbindungen definiert, 

was bedeutet, dass keine Trennung möglich war und alle Körper außer dem Inlay nicht 

deformierbar waren.  
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Abb. 6: Übersicht der Simulation aus [11]. 

 

Die Modellvalidierung wurde mit dem DD Inlay unter Verwendung des beschriebenen 

experimentellen Verschleißsimulators durchgeführt. Für den kinematischen Vergleich wurde 

die Pearson'sche Korrelation (r) verwendet und mit unterschiedlichen Reibungskoeffizienten 

innerhalb der Simulation abgesichert. Für Finite-Elemente-Modelle ist es notwendig, eine 

Netzvalidierung durchzuführen, die als Konvergenzstudie bezeichnet wird. Da das TKA Design 

auch in einer früheren validierten Studie verwendet wurde, wurde die Netzgröße gemäß einer 

Validierungsstudie identisch angepasst [14].  

 

Die Modellvarianten der Computersimulation der unterschiedlichen Normen wurden nach den 

jeweiligen Spezifikationen (Tabelle 4) aufgebaut und berechnet. 
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Tabelle 4: Übersicht der Unterschiedlichen Modelleinstellungen aus [11]. 

Inlay design 
ISO Norm 14243-1:2002 

(FC) 
ISO Norm 14243-1:2009 (FC) 

ISO Norm 14243-3:2014 
(DC) 

  Without PCL With PCL  

Cruciate-Retaining 
(CR) 

anterior-posterior 

spring: 30 N/mm 

torsional spring: 600 

Nmm/ Grad 

 

anterior spring: 44 N/mm 

posterior spring: 9,3 N/mm 

torsional spring: 360 Nmm/ 

Grad 

Note: First ± 2.5 mm (a/p 
spring) and ± 6º (torsional 
spring) without constraint 

No spring—defined via 
displacement control 

Deep Dish (DD) 

anterior/posterior 

spring: 30 N/mm 

torsional spring: 

600 Nmm/ Grad 

 

anterior spring: 44 N/mm 

posterior spring: 9.3 N/mm 

torsional spring: 360 Nmm/ 

Grad 

Note: First ± 2,5 mm (a/p 
spring) and ± 6º (torsional 
spring) without constraint 

No spring—defined via 
displacement control 

Ultra-Congruent 
(UC) 

anterior/posterior 

spring: 30 N/mm 

torsional spring: 

600 Nmm/ Grad 

anterior spring: 9,3 

N/mm 

posterior spring: 9,3 

N/mm 

torsional spring: 360 

Nmm/ Grad 

Note: First ± 2.5 mm 
(a/p spring) and ± 6º 
(torsional spring) 
without constraint 

 
No spring—defined via 
displacement control 

 

 

Ergebnisse 
Alle verschiedenen Reibungsmodelle zeigten eine gute Vergleichbarkeit mit der 

experimentellen Bewegung (Abbildung 7). Die Korrelationskoeffizienten für die 

anteriore/posteriore Bewegung lagen zwischen r = 0,91 für das Modell mit einem 

Reibungskoeffizienten von 0,01 und r = 0,87 für einen Reibungskoeffizienten von 0,08. Auch 

für die Rotationsdaten zeigten alle in silico-Modelle einen guten Trend im Vergleich zu den 

experimentellen Daten. Die Korrelationskoeffizienten reichten von r = 0,80 für einen 

Reibungskoeffizienten von 0,01 und r = 0,81 für einen Reibungskoeffizienten von 0,08. 
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Die Spannung im CR Inlay während des Gangzyklus zeigte zwei Spitzen von 12,38 MPa und 

9,27 MPa für FC-2002 und zwei von 20,59 MPa und 17,19 MPa für den DC-2014 Standard. 

FC-2009 erzeugte drei Maxima von 11,15 MPa, 10,15 MPa und 9,16 MPa. Diese Ergebnisse 

sind in den Abbildungen 8 dargestellt. Für die anteriore/posteriore Translation der Tibia wurde 

ein Maximum bei 57 % des Gangzyklus in posteriorer Richtung (4,74 mm) für FC-2002 und 

ein zweites Maximum bei 71 % des Gangzyklus für FC-2009 in anteriorer Richtung (7,51 mm) 

beobachtet. DC-2014 erzeugte ein anteriores/posteriores Bewegungsprofil mit zwei Maxima 

in anteriorer Richtung, die bei 18 % und 57 % des Gangzyklus waren, mit Werten von 4,47 

mm bzw. 5,13 mm. Die Rotationsdaten zeigten eine nach innen rotierende Tibia für FC-2002, 

mit einem Maximum von 6,18 Grad bei 54 % des Gangzyklus, und für FC-2009, mit einem 

Maximum von 9,00 Grad bei 56 % des Gangzyklus. DC-2014 erzeugte, wie vorgegeben, ein 

Maximum am Ende des Gangzyklus von 90 % in der Außenrichtung von 5,72 Grad. 

 

Zusätzlich zu den Hauptfragen wurde ein Vergleich verschiedener Einlagen innerhalb einer 

Norm durchgeführt. Innerhalb des FC-2002 erzeugten die verschiedenen Designvarianten 

unterschiedliche Spannungen und unterschiedliche anteriore/posteriore und rotatorische 

Bewegungen (Abb. 9). Die maximalen Spannungen in den CR-, DD- und UC-Inlays waren in 

FC-2002 und FC-2009 niedriger und in DC-2014 höher. Außerdem erzeugte FC-2009 keinen 

dritten Spitzenwert innerhalb des UC-Inlays in der Schwungphase, im Gegensatz zu den 

anderen Designs (CR und DD).  

Abb. 7: Vergleich von der Kinematik zwischen Computermodell und Experiment [11]. 
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Abb. 8: Übersicht der Ergebnisse aus den unterschiedlichen Normen und Inlaydesigns [11]. 
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Abb. 9: Belastungsübersicht der unterschiedlichen Normen im CR Inaly bei a = 1. Maximum, b = 2. Maximum 
und c = 3. Maximum [11]. 

 
Fazit 
Zusammenfassend kann festgestellt werden, dass alle ISO-Standards in allen Inlaydesigns 

unterschiedliche Spannungen, AP-Bewegungen und Tibia-Rotationen induzierten. Die 

angepasste kraftgesteuerte ISO aus dem Jahr 2009 zeigte aufgrund des unterschiedlichen 

Federsystems, welche die Weichteilumgebung repräsentiert, eine höhere mechanische 

Beanspruchung und AP-Bewegung während des Gangzyklus. Die weggesteuerte ISO führte 

zu einer höheren mechanischen Beanspruchung. Wenn die Ergebnisse der vorliegenden 

Studie in Bezug auf das neue MDR berücksichtigt werden, wird klar, dass zum Testen des 

Produkts nicht nur derselbe Standard (kraftgesteuert gegenüber weggesteuert) verwendet 

werden muss, sondern auch dieselbe Version (2002 vs. 2009 vs. 2014). Wenn ältere, bereits 

zugelassene Medizinprodukte mit einer älteren ISO-Standardversion getestet worden sind, 

sind die Ergebnisse der Kinematik und des Druckverhaltens nicht vergleichbar. Daher sollte 

die Zulassung eines Medizinprodukts nur erteilt werden, wenn die Testanforderungen 

ebenfalls gleich sind. Zukünftige Studien sollten verschiedene Inlaydesigns innerhalb 

derselben ISO-Standards analysieren, um Vergleichbarkeit zu gewährleisten. 
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4.3 Checklist for Evaluation and Reporting Finite-Element-Analyses in Orthopedic and 
Trauma Biomechanics [89] 

Einleitung 
Die Bedeutung der Finite-Elemente-Analyse (FEA) für biomechanische Untersuchungen hat 

in den letzten Jahren weltweit erheblich zugenommen [34]. Auch in Deutschland hat die FEA 

im Bereich der Biomechanik in den letzten Jahrzehnten zunehmend an Bedeutung gewonnen. 

 

Die Vorteile von numerischen Simulationen gegenüber experimentellen und klinischen Studien 

liegen zum einen darin, dass Systeme auf mechanische Modelle reduziert werden und somit 

Probleme isoliert von anderen Einflussfaktoren betrachtet werden können. Zweitens sind 

Parameterstudien möglich, die nur sehr aufwendig experimentell oder klinisch umgesetzt 

werden können. Durch die Reduzierung des Aufwands von Experimenten mit menschlichem 

Material oder Proben tierischen Ursprungs mittels FEA kann der Personal- und Zeitaufwand 

drastisch reduziert werden. Drittens ermöglichen numerische Simulationen Überlegungen 

oder Forschungsprojekte, die bei Tierversuchen oder klinischen Studien aufgrund ethischer 

Richtlinien nicht gerechtfertigt werden können. Henninger et al. [51] berichteten bereits 2010, 

dass Computermodelle zu grundlegenden Werkzeugen in der Biomechanik werden, um 

zukünftige Forschungsfragen und klinische Anwendungen anzugehen. 

 

Es gibt bereits mehrere Initiativen und Richtlinien für die Berichterstattung über 

Forschungsmethoden und –ergebnissen aus Computersimulationen [1, 7, 34]. Dennoch sind 

die vorgestellten Berichtsparameter als Publikationskriterien nur Überlegungen und nicht 

vollständig. Auch die statistische Validierung und Validierungsmetriken zwischen Berechnung 

und Experiment wurden entwickelt [88]. Die Probleme der mangelnden Genauigkeit führen 

auch immer wieder dazu, dass Rechenmodelle im klinischen Bereich nicht anerkannt werden 

[135]. Daher ist die Einbeziehung von Verifikation und Validierung für die Glaubwürdigkeit 

eines vorgeschlagenen Modells erforderlich, insbesondere wenn die Ergebnisse auf den 

Patienten übertragen werden sollen [4, 51, 54, 134]. Die Standardisierung der numerischen 

Analyse in der Biomechanik ist ein aktuelles Thema in der globalen Gemeinschaft, und es 

müssen verbesserte Richtlinien und Standards für eine gute Berichtspraxis in diesem Bereich 

entwickelt werden [103].  

 

Zusätzlich zu den oben erwähnten Vorteilen der numerischen Simulationen gibt es zahlreiche 

Probleme, die bei der Verwendung von Rechenmodellen in biomechanischen Untersuchungen 

auftreten. Aufgrund vieler kommerziell verfügbarer numerischer Simulationssoftware zur 

Lösung strukturmechanischer und dynamischer Probleme gibt es ebenso große Unterschiede 

bei den Pre-, Lösungs- und Postprocessing-Algorithmen. Das Hauptproblem scheint jedoch 
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nicht die unterschiedliche Software zu sein, sondern die Tatsache, dass es keine einheitliche 

Checkliste und Berichtsform für die Bewertung der in numerischen Simulationsstudien 

verwendeten Verfahren gibt. Ein geeignetes Beispiel für die mangelnde Genauigkeit von 

numerischen Modellen ist die Finite-Elemente-Analyse der Mechanik des menschlichen 

Oberschenkelknochens zwischen sieben teilnehmenden Laboratorien mit experimenteller 

Validierung [67, 114]. Diese Studien zeigten, "dass die Erwartungen an die Genauigkeit von 

Finite-Elemente-Modellen des menschlichen Oberschenkelknochens noch nicht so weit 

entwickelt sind, wie von der Biomechanik-Gemeinschaft gewünscht" [67]. 

 

Ausgehend von diesen Problemen sollen Mitglieder des Clusters "Numerische Simulation" im 

Netzwerk für muskuloskelettale Biomechanik (MSB-Net) eine gemeinsame Checkliste 

erstellen, um zu versuchen, die Genauigkeit von Finite-Elemente-Modellen zu erhöhen. Nach 

Wissen der Autoren gibt es keinen detailliert definierten Verifikations- und Validierungsprozess 

in Form eines Protokolls für die FEA, insbesondere für Untersuchungen in der Orthopädie- 

und Unfallchirurgie (O&U). Ziel dieser Arbeit ist die Zusammenfassung und Einführung einer 

Checkliste einschließlich eines Berichtsformulars, das die Mindestanforderungen für Finite-

Elemente-Analysen im Bereich der O&U definiert. Die derzeitigen Probleme und Kontroversen 

liegen vor allem im Verifikations- und Validierungsprozess (V&V) und in der Bewertung der 

FEA. Aus dieser Motivation heraus werden in diesem Beitrag daher nur Empfehlungen und 

deren Erläuterungen zu diesen Themen dargestellt und definiert. 

 

Wir prognostizieren, dass diese Checkliste, die von allen MSB-Net-Mitgliedern und der 

Gemeinschaft weltweit systematisch abgearbeitet werden kann, die Genauigkeit der 

biomechanischen Modelle in zukünftigen Studien deutlich erhöhen wird. Ein einheitliches 

Berichtsformular kann auch den wissenschaftlichen Austausch in der Gemeinschaft bezüglich 

Reproduzierbarkeit und Datenherkunft verbessern und den gesamten Prozess der 

Fehlerbehebung beschleunigen. 

 

Struktur der Checkliste 
Basierend auf den aktuellen Herausforderungen sollen von den Mitgliedern des 

Forschungsnetzwerkes Muskuloskelettale Biomechanik der Deutschen Gesellschaft für 

Orthopädie und Unfallchirurgie (MSB-Net) ein Berichtsformular für Finite-Elemente-Analysen 

in der O&U Biomechanik entwickelt werden, das in vier Hauptteile unterteilt ist: „Studienziel“, 

„Simulationsmodell“, „Modellverifikation und Modellvalidierung“ und „Simulationsergebnisse 

und Berichterstattung“. Die verwendeten Begriffe werden dabei wie folgt definiert: 
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- Ziel der Studie: Gestellte Forschungsfrage, die durch Modell und Simulation beantwortet 

werden kann. 

- Rechnergestütztes Modell: Die konzeptuellen, mathematischen und numerischen 

Darstellungen der physikalischen Phänomene, die zur Darstellung spezifischer Bedingungen 

und Szenarien der realen Welt erforderlich sind. So umfasst das Modell die geometrische 

Darstellung, die herrschenden Gleichungen, Grenz- und Anfangsbedingungen, Belastungen, 

konstitutive Modelle und zugehörige Materialparameter, räumliche und zeitliche 

Annäherungen und numerische Lösungsalgorithmen. 

- Modell-Verifizierung: Der Prozess der Feststellung, dass ein Berechnungsmodell das 

zugrunde liegende mathematische Modell und seine Lösung genau darstellt. 

- Modell-Kalibrierung: Der Prozess der Auswahl von Modell- und Simulationsparametern, die 

die beste Übereinstimmung mit experimentellen oder anderen Referenzdaten bieten. 

- Modell-Validierung: Der Prozess der Bestimmung des Grades, in dem ein Modell eine 

genaue Darstellung der realen Welt aus der Perspektive der beabsichtigten 

Verwendungszwecke des Modells darstellt. 

- Simulationsergebnisse: Die durch das Berechnungsmodell generierte Ausgabe. 

- Berichterstattung: Systematischer Bericht über die Erstellung des biomechanischen Modells, 

den angewandten Verifikations- und Validierungsprozess und die ermittelten 

Simulationsergebnisse. 

Der Bericht über die Finite-Elemente-Analyse ist so auszuführen, dass das numerische Modell 

vollständig reproduziert werden kann. Wenn möglich, sollte die Struktur dem in Abbildung 10 

dargestellten Berichtsschema entsprechen.  
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Abb. 10: Schema der Checkliste [89]. 
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Überblick über die Checkliste 
Basierend auf diesen Definitionen soll die zu entwickelnde Checkliste die obligatorischen 

Schritte zur Verifizierung und Validierung einer numerischen Analyse im Bereich der O&U, 

nachdem das Modell entwickelt wurde und die Ergebnisse erzielt worden sind, beinhalten. Es 

ist daher nicht das Ziel dieser Checkliste, zu spezifizieren, wie ein biomechanisches Modell 

aufgebaut werden soll, da dies die Aufgabe der Berechnungsingenieure bleiben sollte. Alle 

Schritte, die in einer numerischen Simulation durchgeführt werden, sollten jedoch mit 

detaillierten Informationen über das Modell auch in klinisch verwandten Journalen 

nachvollziehbar berichtet werden. Falls erforderlich, sollten der wissenschaftlichen 

Gemeinschaft im Anhang dieser Journale zusätzliche Beschreibungen zur Verfügung gestellt 

werden.  

 
Fazit 
Die vorgestellte Checkliste und Berichtsform der Mindestanforderungen für Finite-Elemente-

Analysen in der O&U soll eine einheitliche Grundlage für die Dokumentation bieten. Sie soll 

den wissenschaftlichen Austausch und gute wissenschaftliche Praxis fördern und 

schwerwiegende Fehler im Modellierungsprozess reduzieren. Aufgrund der ständigen 

Weiterentwicklung der numerischen Simulation, insbesondere im Bereich der O&U und dem 

Ziel der klinischen Anwendung, ist es notwendig, die Checkliste auch in Zukunft auf dem 

neuesten Stand zu halten. Zu diesem Zweck kann eine internationale Zusammenarbeit von 

Forschungsgruppen, die FEA auf dem Gebiet der O&U Biomechanik durchführen, für die 

Weiterentwicklung dieser Checkliste nützlich sein. Als neues Ziel könnte anschließend ein 

Leitfaden für FEA im Bereich O&U auf der Grundlage dieser Checkliste und des 

Berichtsformulars entwickelt werden. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 

  31  

4.4 Impact of tibial baseplate malposition on kinematics, contact forces and ligament 
tensions in TKA: A numerical analysis [36] 

Einleitung 
Es wird vermutet, dass der Haupteinflussfaktor für postoperative Schmerzen und Revisionen 

einer Knietotalendoprothese eine unterschiedliche kinematische Gegebenheit oder Änderung 

in der Beanspruchung der ligamentären Bandstrukturen nach der Operation ist. Dies und eine 

Erhöhung des postoperativen retropatellare Druckes können dann zum sogenannten 

„vorderen Knieschmerz“ führen [79, 132, 137, 161]. Für eine erfolgreiche Implantation einer 

Knietotalendoprothese ist die Implantatpositionierung aller Einzelteile essentiell. 

Fehlpositionierungen der einzelnen Implantatkomponenten beeinflussen die Kniekinematik, 

das Risiko von Instabilitäten, das Risiko für eine Verschleißerhöhung der 

Polyethylenkomponente und das Risiko des vorderen Knieschmerzes [38, 56, 116]. Die 

Literatur beschreibt dabei in einigen in vitro Studien, dass die Implantatposition auch einen 

Effekt auf die Bandstrukturen und dessen Anspannungen hat [70, 129] und damit klinisch zu 

postoperativen Schmerz und zu einer verminderten Flexion des Kniegelenks führen kann [13, 

17, 87]. Zusätzlich führen Fehlpositionierungen zu erhöhten femorotibialen sowie 

patellofemoralen Kontaktkräften im Gelenk, welche dann das Risiko eines erhöhten 

Polyethylenverschleißes und den beschriebenen vorderen Knieschmerz verursachen können 

[95]. 

 

Die Analyse und die daraus folgenden Konsequenzen der verschiedenen 

Implantatpositionierungen innerhalb eines einzelnen Kniegelenkes, also derselben 

experimentellen Voraussetzungen, ist sehr schwierig. Zusätzlich sind speziell die ligamentären 

Spannungen beziehungsweise Dehnungen in experimentellen Studien nur sehr schwer zu 

messen. Mögliche experimentelle Aufbauten, um diese biomechanischen Änderungen von 

Implantatpositionen zu analysieren, sind sogenannte Kniegelenkskinematoren [28, 116-118, 

120, 121] oder computergestützte Simulationen [57, 94, 155]. Dabei bieten die 

computergestützten Analysen noch den Vorteil, dass viele verschiedene Modifikationen 

innerhalb eines Versuches bzw. Präparates getestet werden können, da Versuchszeit und 

auch veränderte Knochenschnitte bei jedem Ausgangsversuch gleich gehalten werden 

können. Allerdings müssen diese Computermodelle aufwendig validiert werden, um so die 

spätere Übertragbarkeit zum Patienten nicht zu gefährden.  

 

Ziel dieser Studie war es die mediolaterale Translation und Rotation der tibialen Komponente 

einer Knietotalendoprothese und dessen Auswirkung auf die Bandspannungen, femorotibialen 

Kontaktkräfte und die Kniegelenkskinematik innerhalb eines Kniegelenkes zu untersuchen. 
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Material und Methoden 
Computermodell 
Für diese Studie wurde ein bereits etabliertes Computermodell, welches basierend auf einen 

„weight-bearing“ Kniegelenkskinemator erstellt wurde, verwendet (Abb. 11). Dieses Modell 

wurde vorab aufwendig, mit experimentellen Daten von humanen Kniegelenken, bezüglich der 

Kniegelenkskinematik und der Kontaktkräfte im Kniegelenk, validiert [158]. Die 

Computeranalyse wurde mit Ansys V14 (Ansys, Inc., Canonsburg, PA, USA) durchgeführt. 

Anhand eines MRT-Datensatzes des gesamten Beines einer Referenzperson (Größe 173 cm, 

Gewicht 80 kg, Alter 28) ohne Hinweise auf eine Pathologie wurde ein 3D Modell erstellt. 

Entsprechend den Ergebnissen zweier früherer Auswertungen wurde für die 10-Knoten-

Tetraederelemente dieser numerischen Simulation eine Netzgröße von 1,5 mm gewählt [117, 

158]. 

 

Die Bandstrukturen dieser Computersimulation wurden mit linearen Federelementen in 

Bündeltechnik nachgebildet. Eine Feder wurde für das laterale Seitenband (LCL) modelliert, 

zwei Federn für das hintere Kreuzband (PCLa für das anteriore bzw. PCLp für das posteriore 

Bündel) und drei Federn für das mediale Seitenband (MCLa, MCLo und MCLs für das 

anteriore, schräge bzw. oberflächliche Bündel). Die initialen Dehnungen und Steifigkeiten 

wurden aus früheren Computersimulationen übernommen und sind in Tabelle 5 angegeben 

[102, 113, 158]). Gemäß den Ergebnissen einer früheren eigenen Studie [122] wurden die 

Steifigkeiten von PCLa und PCLp auf 25 % reduziert, um die AP-Bewegung an den 

experimentellen Aufbau anzupassen. 
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Tabelle 5: Übersicht der Materialparameter der Bandstrukturen aus [36]. 

 
 

Es wurden mehrere Muskelkräfte in die Simulation einbezogen. Um die korrekte Kraftrichtung 

während der gesamten belasteten Kniebeuge zu gewährleisten, wurden die Muskelsehnen 

durch selbstprogrammierte Federelemente dargestellt. Die Hamstringmuskeln (Biceps femoris 

Abb. 11: Übersicht der Freiheitsgrade der Computersimulation aus [49]. 
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und Semitendinosus) wurden mit einer konstanten Belastung von jeweils 10 N ausgewählt. 

Die Muskeln Vastus lateralis und Vastus medialis wurden mit einer konstanten Belastung von 

je 20 N simuliert. Zur Regelung des gewichtsbelasteten Kniemodells wurde die vom Rectus 

femoris und Vastus intermedius erzeugte Kraft in Abhängigkeit von der Bodenreaktionskraft 

angepasst (z. B. bis zu 665 N). Beide Muskeln wurden mit einer linearen Feder an der 

Quadrizepssehne in Kniebeugung beginnend bei 15 Grad bis 105 Grad in Schritten von 1,5 

Grad simuliert. Für jeden Belastungsschritt wurde die Kraft der Quadrizepssehne angepasst, 

um eine Bodenreaktionskraft von 50 N bis 55 N zu erzeugen. Die Materialeigenschaften der 

Quadrizepssehne wurden so definiert, dass eine Umwicklung am Oberschenkels möglich ist 

[102]. Für die Kontaktflächen der Kniegelenkprothese wurde der Reibungskoeffizient auf μ = 

0,02 und auf μ = 0,05 für das Patellofemoralgelenk bzw. das Tibiofemoralgelenk gesetzt. Das 

Kniegelenk konnte sich in sechs Freiheitsgraden (DOF) frei bewegen. 

 

Implantat 
Für alle Simulationen wurde die gleiche Knietotalendoprothese Columbus (fixed bearing, Deep 

Dish, Braun Aesculap Orthopaedics, Tuttlingen, Deutschland) in das Modell implantiert. Das 

Columbus Kniesystem ist ein Kniesystem, das seit 2003 auf dem Markt ist und für den totalen 

Knieersatz verwendet wird. Die femorale Komponente ist ein Multi-Radiusdesign mit einem 

relativ kleinen dorsalen femoralen Radius. Die Trochlea der Femurkomponente hat eine 

Valgusrichtung von 7 Grad, mit einem erhöhten antero-lateralen Femurdesign, um eine 

Patellaluxation zu verhindern. Die Tibiakomponente hat ein symmetrisches Design. Die Inlays 

sind in Cruciate Retaining (CR), Deep Dish (DD) und Ultra Congruent (UC) erhältlich. In allen 

Simulationen wurde das DD Design verwendet. Die Implantate wurden gemäß den 

Anweisungen des Herstellers unter der Aufsicht eines erfahrenen orthopädischen Chirurgen 

virtuell eingesetzt. Die Rotation der Femurkomponente wurde parallel zur transepikondylären 

Achse eingestellt. Für die neutrale Position wurde die Tibiabasisplatte auf das mediale Drittel 

der Tuberositas tibiae eingestellt [79]. Es wurde eine Tibiagrundplatte der Größe T2 

verwendet, die eine maximale Knochenbedeckung ohne signifikanten Überhang in der 

neutralen Position erreichte. In der sagittalen und koronalen Ebene wurden die Implantate 

senkrecht zur mechanischen Achse der Tibia und des Femurs gesetzt. Das Design des Inlays 

beinhaltete eine posteriore Neigung von 3 Grad. Für die Eigenschaften der Prothese wurden 

die Daten einer früheren Auswertung verwendet [159]. Die linear elastischen 

Materialeigenschaften sind in Tabelle 6 enthalten. 
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Tabelle 6: Materialparameter der Prothese für die Simulation aus [36]. 

 
 

Numerische Analysen 
Alle Analysen wurden in Flexionsschritten von 5 Grad, beginnend bei 15 Grad bis 105 Grad, 

durchgeführt. Um die Lastverteilung des Tibiofemoralgelenks für alle Implantatpositionen zu 

analysieren, wurde die von Mises Spannung innerhalb des Inlays verwendet. Hinsichtlich der 

Veränderungen der tibiofemoralen Kinematik wurden die anterior-posteriore Translation (sog. 

"Roll-back") und die tibiale Rotation ausgewertet. Für die Bewegungsanalyse wurden die 

anatomischen Epikondylen auf das Tibiaplateau projiziert und die Relativbewegung ähnlich 

wie bei [96] analysiert. Zusätzlich wurde der Einfluss aller einbezogenen Ligamente auf die 

Spannung für alle Implantatpositionen berechnet. 

 

Folgende in Tabelle 7 dargestellten Positionsänderungen wurden dabei in dieser Studie 

untersucht und zwischen 15 Grad und 105 Grad Knieflexion ausgewertet. 

 
Tabelle 7: Übersicht der unterschiedlichen Berechnungsmodelle. 

6 Grad 

Innenrotation 

3 Grad 

Innenrotation 

Neutrale 

Ausrichtung 

3 Grad 

Außenrotation 

6 Grad 

Außenrotation 

6 mm mediale 

Translation 

6 mm mediale 

Translation 
 

3 mm laterale 

Translation 

6 mm laterale 

Translation 

 
Ergebnisse 
Bezugnehmend auf die ligamentären Spannung hatte die mediolaterale Translationen der 

tibialen Komponente einen größeren Einfluss als die Veränderung der Rotation der tibialen 

Komponente (Abb. 12 und Abb. 13). Bei Betrachtung der Kollateralbänder waren die größten 

Unterschiede im Außenband und Innenband festzustellen und es zeigte den größten 

Unterschied bei 15 Grad Flexion im Außenband zwischen 38,91 N (6 mm laterale Translation) 

zu 236,41 N (6 mm mediale Translation).  
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Abb. 12: Beeinflussung der Unterschiedlichen Positionierungen auf die Kräfte im mediale Seitenband aus 
[36]. 

 
Abb. 13: Beeinflussung der Unterschiedlichen Positionierungen auf die Kräfte im laterale Seitenband aus 
[36]. 

Die Ergebnisse der femorotibialen Inlaybelastung zeigte, wie auch die Bandspannung, eine 

größere Veränderung bei den translatorischen Positionsveränderungen und hatte das 

Maximum von 20,73 MPa bei ca. 55 Grad Knieflexion und 6 mm medialer Translation der 

tibialen Implantatekomponente (Abb. 14). Gemäß den Ergebnissen der Bandspannung 

wurden die höchsten Spannungen für die Simulation mit 6 mm Medialisierung der Basisplatte 

beobachtet. Die Verteilungen der Spannungen innerhalb des Inlays sind in Abb. 15 A-C 

dargestellt. 

 

 
Abb. 14: Beeinflussung der Unterschiedlichen Positionierungen auf die Belastungen im Inlay [36]. 
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Abb. 15: Beeinflussung der Unterschiedlichen Positionierungen auf die Belastungen im Inlay [36]. 

 

Bei Betrachtung der relativen Kniegelenkskinematik zeigte sich der größte Einfluss ebenfalls 

bei der translatorischen Positionsänderung und die größte Veränderung bewirkte eine 6 mm 

Lateralisierung oder 6 mm Medialisierung bezogen auf die neutrale Positionierung. Die 

Tendenz zu mehr Roll-back war bei der Variante mit 6 mm Medialisierung der Grundplatte am 

höchsten (Abb. 16 A). Die tibiale Grundplattenrotation zeigte keinen großen Unterschied im 

Roll-back (Abb. 16 B). Für alle Simulationen wurde ein typischer Verlauf des Roll-backs 

beobachtet mit einem leichten Roll-forward bei geringen Flexionswinkeln (bis 30 Grad), gefolgt 

von einem zunehmenden Roll-back mit zunehmender Flexion. 

 

 
Abb. 16: Übersicht der femorotibialen Translation durch die unterschiedlichen Positionierungen [36]. 

 
Fazit 
Zusammenfassend kann festgestellt werden, dass eine Positionsveränderung der tibialen 

Komponente einer Knietotalendoprothese einen großen Effekt auf die ligamentären 

Bandspannungen hat. Zusätzlich oder auch aus diesem Grund sind die femorotibialen 

Kontaktkräfte und die Kniegelenkskinematik ebenfalls beeinflusst. Eine Medialisierung der 

tibialen Komponente hatte in dieser Studie den größten Einfluss. Dadurch könnten die 

klinischen Konsequenzen wie postoperativer Schmerz, ein erniedrigtes Bewegungsausmaß, 

Instabilitäten und ein erhöhter Verschleiß der Inlaykomponente beeinflusst sein und sollte 

deswegen bei der Operation beachtet und eine neutrale Position der tibialen Komponente 

angestrebt werden. 
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4.5 Increase in the tibial Slope in Unicondylar Knee Replacement: Analysis of the 
Effect on the Kinematics and Ligaments in a Weight-Bearing Finite Element Model 
[151] 

Einleitung 
Die unikondyläre Knieendoprothetik (UKA) zeigt gute Ergebnisse bei Patienten mit Arthrose 

im medialen Kompartiment des Kniegelenkes. Der Entwickler des medialen Oxford-

Kniegelenksprothese (Biomet, Bridgeton, GB), das ein allgemein anerkanntes UKA-Implantat 

ist, meldete eine 20-Jahres-Überlebensrate von 91 % [99]. Umgekehrt zeigt sich, in 

Knieendoprothesenregisterdaten, dass die Revisionsrate der UKA höher ist als die der 

Knietotalendoprothetik (TKA). Diese höheren Revisionsraten können aber auch darauf 

zurückzuführen sein, dass ein unikondylärer Schlitten „leichter" zu revidieren ist als eine 

Totalendoprothese und damit dieser Prozess beeinflusst sein kann. In Schweden hat die Zahl 

der UKA-Verfahren in den letzten Jahren abgenommen [42, 77, 127]. Diese Entwicklung ist 

überraschend, da die UKA viele Vorteile gegenüber der TKA bietet. Eine UKA kann mit 

minimal-invasiven Techniken implantiert werden, die Rehabilitation ist schneller, und die 

Kinematik ist ähnlicher der eines nativen Kniegelenks [53, 86, 98, 105]. Die Registerdaten 

zeigten, dass der Oxford-Knie-Score bei Patienten mit UKA höher und damit besser ist im 

Vergleich zu einer TKA [42]. Weitere Forschung ist allerdings erforderlich, um die Faktoren, 

die die Langlebigkeit einer UKA verbessern, zu analysieren. Dabei ist die Positionierung des 

Implantats ein kritischer Faktor, der die Langlebigkeit eines Implantates stark beeinflussen 

kann. Jedoch ist bisher kein Referenzwert für den sogenannten tibialen Slope bei Implantation 

einer UKA in der Literatur beschrieben. Verschiedene Autoren und Hersteller geben einen 

optimalen Wert für den tibialen Slope an, dabei ist die Ausdehnung dieses Wertes sehr 

unterschiedlich [144]. Der tibiale Slope hat dabei aber einen erheblichen Einfluss auf den 

Verschleiß [147, 150]. Die Auswirkungen der verschiedenen tibialen Slope Möglichkeiten auf 

die Bandspannungen, die Kinematik der Patella, die Kinematik im femorotibialen Kniegelenk 

und die Inlaybewegungen wurden dabei in der Literatur bisher nicht analysiert. 

 

Das Ziel dieser Studie war die Weiterentwicklung eines Computermodels basierend auf der 

Finiten Elementen Methode für die UKA, um damit die Wirkung verschiedener tibialer Slope 

Positionierungen auf die Belastung der Bänder, Kinematik, Inlaybewegung, und Belastung im 

nicht ersetzten patellofemoralen Kompartiment zu untersuchen. Die Hypothese war, dass der 

tibiale Slope einen beträchtlichen Einfluss auf die Kinematik des Kniegelenkes hat. 
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Material und Methoden 
Für die numerische Simulation der UKA wurde das validierte Kniemodell der TKA Simulation 

adaptiert (Abb. 17) [158]. Für alle Simulationen wurde eine UKA Prothese (Univation, mobile 

bearing, Aesculap Orthopädie, Tuttlingen, Deutschland) virtuell implantiert und entsprechend 

den Empfehlungen des Herstellers positioniert. Für die verformbaren Prothesenkomponenten 

und das Knorpelgewebe wurden linear elastische Materialeigenschaften definiert. Der 

Meniskus wurde mit orthotropem Verhalten simuliert [31, 158]. Die Bandstrukturen wurden mit 

Federelementen in einer Bündeltechnik dargestellt und die Vorspannungen und Steifigkeiten 

aus einer früheren FE-Modell übernommen (Tabelle 8) [113].  

 

 
Tabelle 8: Übersicht der Materialeigenschaften in der Simulation [151]. 

 
 

Der Knorpel der Tibia, der Patella und des Femurs sowie der Meniskus und das Inlay wurden 

mit einem Tetraeder Volumennetz vernetzt. Die Femur- und Tibiakomponente des UKA-

Implantates wurden als Starrkörper definiert, daher wurden nur die Oberflächen vernetzt. Das 

in der numerischen Simulation verwendete FE-Netz bestand aus 10-Knoten-Tetraeder-

Elementen für das Volumennetz und 6-Knoten-Dreieckselementen für das Oberflächennetz 

Abb. 17: Sagittale Ansicht des Computermodells aus [151]. 
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mit einer Netzgröße von ca. 1,4 mm. Die Netzgröße basierte auf der Konvergenzanalyse, die 

in der Validierungsstudie des allgemeinen Simulationsmodells durchgeführt wurde [158]. Das 

endgültige Netz hatte ca. 50000 Knoten und eine Berechnungszeit von ca. 15 h. 

 

Die Reibungskontakte zwischen den verschiedenen Strukturen wurden mit einer erweiterten 

Lagrange-Formulierung und einem kontaktspezifischen Reibungskoeffizienten (𝜇 = 0,002 

zwischen Patella und Femur, Femur und Tibia sowie Knorpel und Meniskus; 𝜇 = 0,08 für Inlay 

und Femur sowie Inlay und Tibia) bestimmt [48, 73]. Die Fixierung zwischen Meniskus und 

Tibiaknorpel wurde mit einem fixierten Kontakt simuliert. Die femorale und tibiale Komponente 

der Prothese wurden aufgrund der Starrkörperannahme mit einer nicht deformierbaren 

Kontaktformulierung an der Knochengeometrie fixiert. Die Randbedingungen des FE-Modells 

orientierten sich an einem experimentellen Knieprüfstand, der für die Validierung des TKA-

Modells verwendet wurde [116].  

 

Der tibiale Slope wurde in den einzelnen Untersuchungen variiert. Im Gegensatz zum 

numerischen TKA-Modell wurde die Quadrizepssehne nicht simuliert und daher wurde die 

Simulation bei 75 Grad Flexion gestoppt. Das ist der Zeitpunkt der Kniegelenksbeugung, bevor 

die Quadrizepssehne sich um das Femur umwickelt und damit die Ergebnisse beeinflussen 

hätte können [50]. Drei verschiedene numerische Modelle mit unterschiedlicher tibialen Slope 

Einstellung (0 Grad, 5 Grad, und 10 Grad tibialen posterioren Slope) wurden erzeugt, 

berechnet und ausgewertet. Alle anderen Einstellungen am numerischen Modell waren dabei 

identisch. 

 

Um den Effekt der unterschiedlichen Slope Bedingungen zu analysieren, wurden folgende 

Parameter untersucht: Die patellofemorale Kinematik Kräfte in den Bändern (hinteres 

Kreuzband anterior (PCLa) und posteriorer Teil (PCLp), laterales Kollateralband (LCL), 

mediales Seitenband anterior (MCLa), mediales Seitenband superficial (MCLs), mediales 

Seitenband oblique (MCLo)) und die Inlaybewegung (die Position des Inlays auf der 

Tibiagrundplatte). 

 

Ergebnisse 
Bei Zunahme des tibialen Slopes, nahm die tibiale Außenrotation ebenfalls zu. Die Differenz 

zwischen dem 0 Grad und 10 Grad tibialen Slope zeigte eine vermehrte Außenrotation der 

Tibia von 4,5 Grad mehr bei 14,5 Grad Knieflexion und 3,9 Grad mehr Außenrotation bei 

75 Grad Knieflexion (Abb. 18). Die Vergrößerung des tibialen Slopes hatte innerhalb dieser 

Studie fast keinen Einfluss auf die anteriore/posteriore Bewegung der Tibia auf der lateralen 

Seite des Kniegelenkes. Auf der medialen Seite führte eine erhöhter tibialer Slope jedoch zu 
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einer anterioren Translation der Tibia im Verhältnis zu den femoralen Epikondylen (Abb. 18). 

Die mediale Seite der Tibia war im Modell mit 10 Grad Slope	3,4 mm bzw. 4,0 mm weiter 

anterior als im Modell mit 0 Grad Slope bei 14,5 Grad bzw. 75 Grad Flexion. 

 

Für die patellofemorale Kinematik, wurde nur die mediolaterale Position (Shift) der Patella in 

Beziehung zum Femur durch den Slope des Implantates beeinflusst. Bei 14,5 Grad Knieflexion 

wurde die Patella im 10 Grad Slope Modell um 3,0 mm weiter lateral verschoben als im 0 Grad 

Slope Model. Dieser Unterschied verringerte sich bei 40	Grad Flexion. Bei 75 Grad	Flexion 

gab es keinen Unterschied mehr zwischen der 0 Grad und 5 Grad Slopedifferenz und der 

Unterschied zwischen der 0 Grad und 10 Grad Steigung wurde auf 0,4 mm reduziert. Die 

Flexion der Patella in der Sagittalebene, die Rotation der Patella in der Frontalebene und die 

Neigung der Patella zeigten keine wesentlichen Veränderungen. 

 

 
Abb. 18: Übersicht über die Kniegelenkskinematik der unterschiedlichen Simulationsmodelle modifiziert 
aus [64]. 

 

Die Bandspannungen sind in der Abbildung 19 dargestellt. Die Kraft im MCLa wurde aufgrund 

der Neigungsveränderung des Tibiaimplantates verändert. Bei einer Neigung von 10 Grad	
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erhöhte sich die Belastung um 19 N (63 N bei 0 Grad Neigung, 44 N bei 10 Grad Neigung) bei 

75 Grad Knieflexion. Ein ähnlicher Unterschied wurde für die MCLs beobachtet. Für den 

schrägen Teil war dieser Unterschied nicht ersichtlich. Umgekehrt betrug die Kraft für das LCL 

97 N bei der 0 Grad Neigung und 73 N bei der 10 Grad Neigung bei 40 Grad Flexion. Wenn 

die tibiale Neigung zunahm, wurde die Kraft im PCL reduziert. Die Belastung der PCLa betrug 

102 N bei der 0 Grad Slope und 72 N bei der 10 Grad Slope bei 75 Grad Kniebeugung. Für 

die PCLp betrug der Wert 28 N für das Modell mit 0 Grad Slope und 4 N für das Modell mit 10 

Grad Slope bei 75 Grad Beugung. 

 

 
Abb. 19: Übersicht der Bandspannungen bei den unterschiedlichen Slopemodifikationen [64]. 
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Die Position des Inlays in Bezug auf die Tibiabasisplatte verschob sich nach anterior mit einer 

erhöhten posterioren Neigung des Implantates (Abb. 20). Bei 14,5 Grad Knieflexion betrug der 

Abstand des Inlays zur posterioren Kante 17,1 mm (0 Grad Slope), 18,7 mm (5 Grad Slope) 

und 20,0 mm (10 Grad Slope). 

 

 
Abb. 20: Positionsveränderung des Inlays in Relation zur Tibiabasisplatte [64]. 

 

Fazit 
Diese Studie zeigte bei erhöhtem tibialen Slope des Implantates eine höhere Außenrotation 

der Tibia und damit eine veränderte femorotibiale und retropatellare Kinematik. Daher sollten 

diese unterschiedlichen kinematischen Auswirkungen berücksichtigt werden, aber dabei 

individuell am Patienten angepasst werden. Da der optimale tibiale Slope bei jedem Patienten 

unterschiedlich ist, sollte je nach präoperativer Situation individuell festgelegt werden, welche 

postoperative Kinematik und Bandbeeinflussung gewünscht ist und dabei auch die Lage der 

retropatellaren Knorpelschädigung in Betracht gezogen werden. Um hier noch genauere 

Aussagen treffen zu können, müssen aber noch weitere Studien angestrebt werden. 
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4.6 Varus or valgus positioning of the tibial component of a unicompartmental fixed-
bearing knee arthroplasty does not increase wear [157] 

Einleitung 
Die unikondyläre Knieendoprothetik (UKA) bei medialer Kniearthrose ist ein erfolgreiches 

Verfahren, allerdings berichteten die nationalen Register über eine höhere Revisionsrate der 

UKA im Vergleich zur TKA [43, 127]. Um die Überlebensrate nach UKA zu optimieren, sind 

weitere Untersuchungen erforderlich, insbesondere zur optimalen Positionierung der UKA-

Prothese, die noch unklar ist. Nach einer medialen UKA sollte das Bein in leichter Varus- oder 

Neutralstellung gelagert und eine Überkorrektur vermieden werden [47]. Die Positionierung 

des Tibia-Implantats in Bezug auf die sagittale Neigung (Slope) sollte zwischen 3 Grad und 8 

Grad tibialem Slope positioniert werden [142, 145, 148]. Hinsichtlich der Positionierung der 

Tibia in der Koronalebene (Varus/Valgus) kann ein Varus von mehr als 5 Grad zu einer hohen 

Frühlockerung führen [9]. Des Weiteren besteht die Sorge, dass eine Varus- oder 

Valguspositionierung von 5 Grad oder höher zu einer reduzierten Kontaktfläche und höherem 

Verschleiß vor allem bei fixed bearing UKA und damit zu einer höheren Abnutzung und 

Lockerung führt [30]. Eine Analyse von Positionierungen nach Operation ergab eine Varus- 

oder Valguspositionierung von mehr als 5 Grad bzw. 3 Grad in 14 % bzw. 35 % der Fälle [10, 

142]. Um die oben genannten Punkte weiter zu untersuchen, zielte diese hier vorliegende 

Studie darauf ab, Veränderungen der Abnutzung während der Varus- oder 

Valguspositionierung einer fixed bearing unikondylären Knieprothese in vitro zu untersuchen. 

Die Hypothese ist, dass eine 5 Grad Varus- oder Valguspositionierung der Tibiakomponente 

im Vergleich zu einer neutral ausgerichteten Tibiakomponente aufgrund einer reduzierten 

Kontaktfläche zu weniger Verschleiß führt [80, 107]. 

 

Material und Methoden 
Für die in vitro Verschleißanalyse wurden anatomische unikondyläre Knieprothesen (Univation 

fixed, Aesculap AG, Tuttlingen, Deutschland) mit fixed bearing Design verwendet. 

Femurkomponenten und Tibiakomponente wurden aus CoCr29Mo verwendet. Die Inlays der 

UKA wurden aus ultrahochmolekularem Polyethylen (UHMWPE; GUR 1020; β-sterilisiert 25-

40 kGy, verpackt unter N2) hergestellt. In den drei unterschiedlichen Versuchsdurchläufen 

wurde die mediale Tibiakomponente in einem anderen Varus- oder Valguswinkel ausgerichtet 

(5 Grad Valgus, neutral und 5 Grad Varus, Abb. 21).  
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Abb. 21: Übersicht der unterschiedlichen Positionierungen der Unikondylären Schlittenprothesen im 
Verschleißsimulator (linkes Kniegelenk, Ansicht von dorsal) aus [157]. Links 5 Grad Valgus, Mitte neutral 
und rechts 5 Grad Varus [157]. 

 

Um eine durch diesen Zustand verursachte mediolaterale Translation im Knie zu 

kompensieren, musste die laterale Komponente in einem entgegengesetzten Varus- oder 

Valguswinkel ausgerichtet werden. Die Position der Femurkomponente wurde gemäß ISO 

14243-1:2002 vorgenommen und beide Kondylen mit Harz (Isocyanat/Polyol, Rencast® FC 

53) in einem Stahlstab für jede der drei Proben eingebettet. Für jede unterschiedliche 

Positionsgruppe (neutral, 5 Grad Varus und 5 Grad Valgus) wurden für die Verschleißanalyse 

jeweils drei Prothesenproben in einem servohydraulischen Knieverschleißsimulator (EndoLab 

GmbH, Thansau, Deutschland) befestigt. Die Flexionsachse wurde ebenfalls gemäß der Norm 

mit dem Mittelpunkt zweier Kreise festgelegt, die am besten im Sagittalschnitt zu der 

posterioren Femurkomponente bei 30 Grad und 60 Grad Flexion passen (J-Kurve). Zur 

Standardisierung der mediolateralen Position der Femurkomponente wurde eine 

maßgefertigte Brückenfixierung (Breite 42,65 mm ± 0,1 mm) verwendet. Der Simulator ahmt 

das Gehen in einer Ebene für 5,0 Millionen Zyklen nach, wie in der ISO-Norm (ISO 14243-

1:2002) festgelegt. Entsprechend wurden mit Hydraulikzylindern das Rotationsmoment (IE), 

anteriore-posteriore Kraft und eine axiale Kraft erzeugt. Die Axialkraft wurde in einer 

mediolateralen Kompartimentbelastung von 60 % zu 40 % aufgebracht. Um die Kniebänder 

zu simulieren, enthält der Verschleißsimulator Rückstellfedern von 30 N/mm in anterior-

posteriorer Richtung und 600 Nmm/Grad in internal-externer Rotationsrichtung. Innerhalb des 

Verschleißsimulators wurden folgende Prüfparameter nach ISO-Vorgaben simuliert: eine 

maximale Belastung von 2600 N, ein Beugewinkel von 0 Grad - 58 Grad, eine AP-Kraft von - 

265 bis - 110 N und ein IE-Rotationsmoment von 1 bis 6 Nm (Abb. 22). 
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Abb. 22: Lastprofile aus der ISO 14243-1. 

 

Eine vierte Prothesenprobe wurde bei jeder unterschiedlichen Positionierungsgruppe zur 

Kontrolle verwendet. Bei dieser wurde nur axiale Last aufgebracht. Die Komponenten wurden 

mit einer Mischung aus Kälberserum und destilliertem Wasser umgeben, um einen 

Proteingehalt von 30 g/l zu erreichen. Dem Serum wurden Zusätze zur Stabilisierung des pH-

Wertes (EDTA, AppliChem, Darmstadt, Deutschland) und zur Verhinderung von Pilzwachstum 

(Amphotericin B Biochrom, Berlin, Deutschland) beigefügt. Vor Beginn der Tests war eine 

Konditionierung der UHMWPE-Inlays notwendig. Daher wurden alle Inlays im Serum gelagert, 

bis keine Gewichtszunahme mehr zu verzeichnen war. 

 

Wie von der ISO-Norm vorgeschrieben, wurde das Kälberserum alle 500.000 Zyklen ersetzt. 

Zu diesem Zeitpunkt wurden die UHMWPE-Inlays schonend gereinigt und mit einer 

Analysenwaage (Sartorius BP211D, Deutschland) mit einer Genauigkeit von 0,01 mg nach 

jeweils 1,0 Millionen Zyklen gewogen.  

 

Nach je einer Millionen Zyklen wurden die Inlays gescannt, um den Verschleißbereich zu 

beurteilen (Epson Expression 1680 Pro mit 300 dpi; Skalierung 1 mm; Epson, Tokio, Japan). 

Nach 5,0 Millionen Zyklen erfolgte die Interpretation der Verschleißfläche und des Musters 
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visuell und mikroskopisch (Keyence, VHX 500) (Keyence, Deutschland, Neu-Isenburg) [100]. 

Die Berechnung der Verschleißfläche wurde mit Photoshop CC 2018 (Adobe, San Jose, 

Kalifornien, USA) durchgeführt, indem die Verschleißfläche automatisch im Programm 

markiert wurde und ein Messschieber als Referenz im Bild vorhanden war. Ein Pixel hatte eine 

Auflösung von 0,04 mm/Pixel. Der Fehler in Bezug auf Genauigkeit und Wiederholbarkeit für 

dieses Verfahren erwies sich in der Literatur als kleiner als 3,4 % [45].  

 

Für die Analyse der unterschiedlichen Verschleißraten pro Millionen Zyklen wurde ein 

ungepaarter t-Test verwendet (GraphPad Prism 5, GraphPad Software Inc., San Diego, USA). 

Der p-Wert wurde auf 0,05 gesetzt. Die Normalverteilung der Verschleißraten wurde mit dem 

Shapiro-Wilk-Test überprüft (SPSS Statistics 25, IBM, Armonk, New York, USA). Die Post-

hoc-Power-Analyse (G*Power 3.1.9.4, Universität Kiel) ergab für die neutrale Ausrichtung und 

5 Grad Varus eine statistische Power von 98 % (α err prob = 0,05; Effektgröße = 4,43) und für 

die neutrale Ausrichtung und 5 Grad Valgus eine statistische Power von 91 % (α err prob = 

0,05; Effektgröße = 3,67). 

 

Ergebnisse 
Die Abriebrate (Tabelle 9) nahm bei Positionierung der Prothese in 5 Grad Varus oder 5 Grad 

Valgus im Vergleich zur Neutralstellung signifikant ab (p < 0,01). Der Unterschied der 

Verschleißrate zwischen der Positionierung der Tibia in 5 Grad Varus und 5 Grad Valgus war 

nicht signifikant (p = 0,46). Die visuelle Analyse der Oberfläche der Inlays zeigte, dass die 

Abnutzung bei der Valguspositionierung (rechts) etwas lateraler war, und bei der 

Varuspositionierung (Mitte) die Abnutzungsfläche fast identisch mit der bei der 

Neutralpositionierung (links) war (Abb. 23). Der Oberflächenbereich, in dem der Verschleiß 

auftrat, war sowohl in der Varus- als auch in der Valgusgruppe im Vergleich zur Neutralgruppe 

reduziert (Abb. 23). Das Verschleißmuster zeigte hauptsächlich polierte Verschleißbereiche 

mit gestreiften Mustern und leichten Kratzern. Im Detail zeigte die neutrale Ausrichtung mehr 

Streifenmuster, während die Varus- und Valguspositionierung mehr polierte Bereiche aufwies. 

Auf keinem der analysierten Inlays gab es Anzeichen von Delamination. 
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Abb. 23: Analyse der Verschleißflächen der medialen Inlay Komponente eines linken Kniegelenkes nach 5 
Millionen Zyklen im Simulator aus [157]. 

 
Tabelle 9: Verschleißraten der unterschiedlichen Positionierungen aus [157]. 

 

 

 

 

 

 

Fazit 
Diese in vitro Studie zeigte, dass eine Varus- oder eine Valguspositionierung der 

Tibiakomponente die Verschleißrate im Vergleich zu einer neutralen Positionierung aufgrund 

einer reduzierten Kontaktfläche zwischen dem Inlay und dem Femur reduziert. Bei der 

Valguspositionierung wurde die Kontaktfläche stärker zum lateralen seitlichen Rand hin 

verschoben. Eine leichte Varuspositionierung der Tibiakomponente führte nicht zu einer 

veränderten Kontaktfläche und hat keine Nachteile gegenüber einer neutralen Positionierung. 

Als klinische Konsequenz deuten die vorliegenden Ergebnisse darauf hin, dass eine leichte 

Varuspositionierung der UKA-Prothese bis zu 5 Grad akzeptiert werden kann.  

 

 Verschleißrate (mg/Millionen Zyklus) 

Neutrale Position (0 Grad) 12,16 ± 1,26 

5 Grad Varus 6,30 ± 1,38 

5 Grad Valgus 4,96 ± 2,47 
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5 Diskussion 

5.1 Interlaboratory comparison of femur surface reconstruction from CT data 
compared to reference optical 3D scan [114]  

Finite-Elemente-Modelle werden üblicherweise auf der Grundlage spezifischer geometrischer 

Merkmale verwendet, die aus medizinischen Bildgebungsdaten extrahiert werden. Diese 

Studie untersuchte eine Vielzahl von Bedingungen, die die Genauigkeit des 

Segmentierungsprozesses beeinflusst haben könnten. Die Segmentierungen des Bereichs 

"Hals und Trochanter major" und "proximale Metaphyse" zeigten die größten Abweichungen 

mit einem RMSE von 0,84 bzw. 0,83 mm. Thevenot et al. [128] berichteten über die 

Genauigkeit einer neuartigen Methode zur automatischen Rekonstruktion eines 3D-Modells 

aus einem 2D-Hüftröntgenbild und Verim et al. [133] bewerteten den rekonstruierten 

proximalen Femur aus verschiedenen Bildern unterschiedlicher Geräte. Beide fanden heraus, 

dass der größte Fehler im Bereich des Trochanters auftrat, was in guter Übereinstimmung mit 

unseren Ergebnissen steht. Väänänen et al. [130] bewerteten die 3D-Form des proximalen 

Femurs mit zwei verschiedenen Methoden. Sie fanden ebenfalls heraus, dass die maximalen 

Diskrepanzen im Trochanterbereich liegen und von 0,7 bis 2,6 mm reichen. Unsere 

Ergebnisse zeigten ebenfalls einen ähnlichen Bereich von Diskrepanzen. Schumann et al. 

[110] untersuchten die Genauigkeit ihrer Rekonstruktionsmethode anhand der Messung 

klinisch relevanter morphometrischer Parameter des proximalen Femurs. In ihrer Studie 

wurden die höchsten durchschnittlichen Abweichungen ebenfalls im Trochanterbereich 

beobachtet. Rathnayaka et al. [101] führten eine Studie zum Vergleich der Genauigkeit von 

MRT- und CT-rekonstruierten 3D-Modellen durch, bei der sie ebenfalls die höchsten 

Abweichungen im Bereich "Hals und Trochanter major" feststellten. Die höchsten 

Abweichungen, die normalerweise im Bereich "Hals und Trochanter major" beobachtet 

werden, sind wahrscheinlich auf geometrische Komplikationen in diesem Bereich 

zurückzuführen. In der aktuellen Studie beträgt die höchste geschätzte Diskrepanz zu den 

rekonstruierten Modellen 0,79 mm. Die früheren Studien von Glaude et al. [39, 40] zur 

Genauigkeitsbewertung von rekonstruierten Modellen auf der Grundlage medizinischer Bilder 

legen nahe, dass die mittlere 3D-Abweichung der rekonstruierten Modelle im Bereich von 1 

mm liegen sollte. Da klinische Hüftfrakturen häufig im Halsbereich auftreten [128], ist eine 

höhere Genauigkeit bei der Rekonstruktion dieses Bereichs erforderlich, um genauere FE-

Analyseergebnisse zu erhalten. Darüber hinaus gab es keinen Ausreißer im Vergleich der 

Genauigkeitsbewertung, und alle rekonstruierten 3D-Modelle haben einen ähnlichen Bereich 

von Abweichungen. Wenn jedoch Spitzenabweichungen beobachtet werden, können diese 

vernachlässigt werden, da sie lokal sind. Die äußeren Oberflächenbereiche der 

rekonstruierten Modelle, die die Oberflächennetze für die FE-Analyse liefern, wurden in dieser 

Studie ebenfalls geschätzt. Die größten Fehler der äußeren Oberfläche wurden in den 



 

  50  

Bereichen "Diaphyse" und "Hals und Trochanter major" beobachtet. Dies wird auch anhand 

der farbkodierten Abweichungsübersicht deutlich, die zeigt, dass die Regionen "Diaphyse" und 

"Hals und Trochanter major" die höchsten Oberflächenabweichungen im Vergleich zum realen 

optischen 3D-Knochenscan aufweisen. Daher sind diese beiden Regionen die kritischsten 

Regionen für die Rekonstruktion von 3D-Modellen auf der Basis medizinischer Bilder und 

sollten sorgfältig bearbeitet werden. Die Ergebnisse deuten auch darauf hin, dass die Qualität 

der Bildsegmentierung ziemlich unabhängig von der Rekonstruktionsverarbeitungssoftware 

ist. Die beobachteten Unterschiede in den Segmentierungszeiten können entweder mit der 

Geschwindigkeit des einzelnen Untersuchers bei der Segmentierung oder mit der 

Benutzerfreundlichkeit der Software in Verbindung gebracht werden. Für zukünftige Arbeiten 

wird die Auswirkung der vernachlässigbaren Diskrepanzen auf die FE-Analyseergebnisse 

unter Verwendung eines kontrollierten Lastfalls in einem experimentellen Aufbau untersucht 

werden. 

5.2 Different ISO Standards’ Wear Kinematic Profiles Change the TKA Inlay Load [11] 

Das wichtigste Ergebnis dieser Studie ist, dass sich die kraftkontrollierten Normen von 2002 

und 2009 in der resultierenden femorotibialen Kinematik und im von Mises-

Spannungsverhalten innerhalb des Inlays über den Gangzyklus unterscheiden. Darüber 

hinaus erzeugte der weggesteuerte Standard von 2014 in allen drei getesteten Inlaydesigns 

bis zu viermal mehr von Mises-Spannungen. 

 

Es gab Unterschiede zwischen FC-2002 und FC-2009 hinsichtlich der kinematischen 

Ergebnisse innerhalb des CR-Inlays. FC-2009 führte in allen Inlays zu mehr Innenrotation als 

FC-2002. Darüber hinaus wurde bei etwa 75 % des Gangzyklus eine erhöhte anteriore 

Bewegung mit der FC-2009-Norm im Vergleich zu FC-2002 beobachtet. Die ISO-Norm wurde 

in der Version 2009 geändert, indem die anterioren-posterioren und Torsionsfedern (30 auf 44 

N/mm und 600 auf 360 Nmm/Grad) modifiziert und eine Bedingung ohne Kraftübertragung, für 

± 2,5 mm (a/p Feder) und ± 6 Grad, hinzugefügt wurden. Infolgedessen erfährt die Bewegung 

weniger Widerstand. Dies könnte die erhöhte anteriore Bewegung und Innenrotation der Tibia 

im Modell mit dem ISO 2009-Standard für alle Inlays erklären. Die angepasste kraftgesteuerte 

ISO des Jahres 2009 zeigte während des Gangzyklus eine höhere mechanische 

Beanspruchung mit CR- und DD- Inlays, was ebenfalls zu höheren Verschleißraten führen 

könnte. Generell zeigten die Änderungen des Standards von 2002 bis 2009 eine Vergrößerung 

des Bewegungsumfangs. Dies kann sich in Form eines erhöhten Verschleißes negativ auf die 

Verschleißkontaktfläche beider Komponenten auswirken. Studien von Grupp et al. und Kretzer 

et al. konnten diese Beobachtung auch mit einer erhöhten Menge an Abriebpartikeln 

bestätigen, die in verschiedenen ISO-Normen gefunden wurden [8, 15, 16]. Grupp et al. 

verglichen die Kinematik posterior stabilisierter Inlays, die gemäß den 
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Standardprotokollversionen ISO 14243-1 aus den Jahren 2002 und 2009 getestet wurden. 

Wie in unserer Studie fanden sie eine Änderung der AP-Translation und der Innen-Außen-

Rotation, die zu einem 3,2-fach höheren Verschleiß führte. Sie kamen zu dem Schluss, dass 

eine Änderung der Kinematik einen starken Einfluss auf das Verschleißverhalten bei TKA hat 

[16]. 

 

Im Vergleich zu FC-2009 kann der verschiebungsgesteuerte ISO-Standard (2014) aufgrund 

einer verschiebungsgesteuerten Bewegung zu einer höheren mechanischen Belastung 

führen. In der FC-2009-Norm trat bei CR- und DD Designs im Vergleich zur älteren Version 

ein zusätzlicher Peak bei etwa 70 % des Gangzyklus auf. Der maximale Kontaktdruck trat 

erwartungsgemäß bei jedem Inlay auf der medialen Seite auf. DC-2014 zeigte jedoch eine 

stärker dorsale Verteilung des Drucks, was zu einer kleineren Oberfläche führte. Dies kann 

durch die Tatsache erklärt werden, dass die Wegsteuerung die vordere Bewegung des Inlays 

vorschreibt, während die Kraftsteuerung sowohl nach vorne als auch nach hinten gerichtet ist 

und lediglich eine Kraft aufbringt. Der DC-2014-Standard wird durch einen definierten Pfad 

gesteuert. Dieser Steuermechanismus berücksichtigt nicht den möglichen Widerstand im 

Gelenk. Daher führt der Standard automatisch zu mehr Bewegung im Prothesengelenk und 

erzeugt mehr Spannung. Eine erhöhte Belastung des Inlays kann auch zu einem erhöhten 

Verschleiß der Prothese führen. Diese Tatsache führt zu dem Problem, dass, wenn die 

Prothesen mit unterschiedlichen Standards getestet werden, ein höherer Verschleiß nicht 

automatisch auf die Art der Prothese zurückgeführt werden kann. Die unterschiedlichen 

Ergebnisse der getesteten Standards sind hinsichtlich der Vergleichbarkeit äußerst 

einschränkend. 

 

Bei einem Vergleich verschiedener Inlaydesigns wurde eine erhöhte Bewegung in posteriorer 

Richtung mit einem Maximum zu Beginn der Schwungphase nur im UC-Inlay für FC-2009 

beobachtet. Die paradoxere posteriore Verschiebung des UC-Inlays kann durch die 

unterschiedliche Definition des Rückhaltefedersystems (9,3 N/mm gegenüber 44 N/mm) 

erklärt werden. Die maximale Gesamtrotation für das UC-Inlay wurde von 7,0 Grad auf 10,1 

Grad erhöht. Ein ähnlicher Anstieg von 5,2 Grad auf 12,0 Grad wurde auch von Grupp et al. 

festgestellt, die die Erneuerung der Norm mit einem posterioren stabilisierten Inlay 

untersuchten [16]. In Bezug auf die Beanspruchung in der DC-Norm hatten die DD- und UC-

Inlays für den weggesteuerten Standard die höchsten Werte. Die DC-Norm zwingt das Inlay 

in eine bestimmte Position, so dass die starke Krümmung des Inlays als Widerstand gegen 

das Femur wirkt und somit zu einer erhöhten Druckbelastung auf der Inlayoberfläche führt. 

Barnett et al., Knight et al. und McEwen et al. kamen in früheren Arbeiten auch zu der 

Erkenntnis, dass unterschiedliche kinematische Bedingungen, die durch unterschiedliche ISO-
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Normen festgelegt wurden, zu Änderungen des Verschleißes führen [17-19]. Der Verschleiß 

war nachweislich verringert, wenn die AP-Bewegungen und die Innen-Außen-Rotation 

verringert wurden. Zietz et al. nahmen diese Stellungnahme zu einem späteren Zeitpunkt 

erneut auf und bestätigte sie [20].  

 

Natürlich hat unsere Studie einige Einschränkungen. Zum einen basieren die Berechnungen 

auf einem Computermodell. Ein Modell kann immer nur eine Annäherung an die tatsächliche 

Situation beim Menschen geben. Es muss angemerkt werden, dass dies keine in vivo Studie 

ist. Darüber hinaus bringt ein Computermodell immer einen gewissen Fehler in die 

Berechnungen ein. Nicht repräsentierte Komponenten innerhalb der Simulation im Vergleich 

zum Experiment können die Ergebnisse beeinflussen. Daher ist für jedes silico-

Computermodell ein Validierungsprozess obligatorisch, um geringfügige und nicht neu 

organisierte unterschiedliche Belastungen abzusichern. Eine weitere Einschränkung besteht 

darin, dass unser Computermodell den Verschleiß nicht gemessen hat. Aufgrund der 

veränderten Kinematik und Kontaktspannung kann daher nur eine Tendenz ausgedrückt 

werden. 

 

5.3 Checklist for Evaluation and Reporting Finite-Element-Analyses in Orthopedic and 
Trauma Biomechanics [89] 

Bei dieser Publikation handelt es sich um die Bereitstellung einer Checkliste für die 

Berichterstattung von Computermodellen. Diese wurde im Forschungsnetzwerkes 

Muskuloskelettale Biomechanik der Deutschen Gesellschaft für Orthopädie und 

Unfallchirurgie (MSB-Net) entwickelt, peer-reviewed veröffentlicht und beinhaltet keine 

Diskussion. 

 

5.4 Impact of tibial baseplate malposition on kinematics, contact forces and ligament 
tensions in TKA: A numerical analysis [36]  

Diese Computersimulation bestätigte, dass die Position der Tibiabasisplatte einen Einfluss auf 

die Bandspannungen, die tibiofemorale Kontaktspannung und die tibiofemorale Kinematik bei 

einer fixed bearing TKA hat. Damit konnten die Ergebnisse mehrerer In-vitro-Studien bestätigt 

werden, bei denen entweder FEM-Analysen oder ein Kniegelenkskinematoren verwendet 

wurden [41, 69, 156]. Der deutlichste Einfluss in Bezug auf die Veränderungen wurde bei den 

Bandspannungen beobachtet. Die mediolaterale Translation hatte einen größeren Einfluss als 

die tibiale Basisplattenrotation. Eine 6-mm-Medialisierung der Grundplatte führte zu einem 

deutlichen Anstieg der Bandspannungen, vor allem für das LCL (99,4 % Anstieg) und PCLp 

(111,2 % Anstieg). Im Gegensatz dazu führte eine 6 mm Lateralisierung zu einer Abnahme 
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der LCL-Spannung (67,2 % Abnahme) sowie der PCLp-Spannung (83,5 % Abnahme). Als 

klinische Konsequenz könnte die erhöhte Bandspannung zu einer höheren Inzidenz von 

postoperativen Schmerzen und verminderter Flexion führen [16, 18]. Im Gegensatz dazu 

könnte die Reduktion der Bandspannung zu einer Instabilität der TKA führen [82], was einer 

der Hauptgründe für TKA-Revisionen ist [106]. In Bezug auf die Rotation der Grundplatte führte 

die Außenrotation zu einer Erhöhung der Bandspannungen (von PCLp, LCL und MCLs), 

während die Innenrotation nur einen geringen Einfluss hatte (mit einer nennenswerten 

Reduzierung nur für PCLp). Diese Ergebnisse stehen im Gegensatz zu einer vorhergehenden 

Computersimulation von Kuriyama et al. (2014) [69]. In dieser Studie zeigte sich bei 

Innenrotation, nicht aber bei Außenrotation, ein Anstieg der LCL- und MCL-Spannung. Der 

Unterschied in diesen beiden Simulationen kann durch unterschiedliche Randbedingungen 

erklärt werden (z. B. 6 Grad Fehlrotation vs. 15 Grad Fehlrotation). Weitere Erklärungen für 

den Unterschied könnten die anatomischen Unterschiede der für die Modellierung 

verwendeten Probanden und die unterschiedlichen Typen der verwendeten Implantate sein. 

Ähnlich wie bei den Bandspannungen hatte die mediolaterale Translation den größten Einfluss 

auf die tibiofemorale Kontaktspannung. Bei einer Medialisierung von 6 mm stieg die maximale 

Spannung innerhalb des Inlays von 9,1 MPa auf 20,9 MPa (mehr als doppelt so viel). Dieser 

Wert liegt im Bereich einer früheren FEM-Simulation, die eine belastete Kniebeuge untersucht 

hat [126]. Im Gegensatz dazu zeigte sich bei 6 mm Lateralisierung eine reduzierte maximale 

Belastung mit 5,6 MPa. Die klinischen Konsequenzen erhöhter tibiofemoraler 

Kontaktspannungen können eine erhöhte Rate an Polyethylenabrieb mit dem Risiko einer 

frühen aseptischen Lockerung sein [65, 115, 123]. Die mediolaterale Translation der 

Basisplatte hatte auch den größten Einfluss auf die tibiofemorale Kinematik. In der 

Neutralposition ergab sich ein absolutes Roll-back von 3,5 mm am lateralen Kompartiment. 

Dieser Wert erhöhte sich bei einer Medialisierung von 6 mm auf 8,2 mm, was darauf hindeutet, 

dass die tibiofemorale Kinematik der medialisierten Grundplatte näher an der des natürlichen 

Knies lag. Dieser Wert ist aber im Vergleich zur Literatur kleiner. Bei einer belasteten 

Kniebeuge des natürlichen Kniegelenkes zeigten Freeman et al. gemessene Werte, mit ca. 15 

mm Roll-back [37]. Nimmt man die Ergebnisse dieser Studie zusammen, so scheint es 

offensichtlich, dass die Hauptauswirkung der Tibiabasisplattenfehlposition die Veränderung 

der Bandspannungen ist, was wiederum zu den Veränderungen der Kontaktkräfte und der 

tibiofemoralen Kinematik führt. Die klinischen Folgen können Schmerzen, reduzierte Flexion, 

Instabilität und erhöhter PE-Abrieb mit einer höheren Rate an aseptischen Lockerungen sein 

[16, 18, 65, 79, 82].  

 

Diese hier vorliegende Studie hat mehrere Limitationen. Zunächst zeigten Kim et al., dass die 

Intra-Beobachter-Präzision für alle Landmarken etwa 1 mm betrug und die Intra- und Inter-
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Beobachter-Variabilität für den femoralen Epikondylus 1,3 und 3,5 mm betrug. Diese 

Variabilität muss bei der Analyse der Kniekinematik beachtet werden [136]. Wie für eine 

Computersimulation typisch, haben wir den MRT-Datensatz einer einzelnen Person für das 3-

dimensionale Modell der FEM-Analyse verwendet. Da es hinsichtlich der Größe und Form des 

Knies erhebliche Unterschiede zwischen den einzelnen Personen gibt, gibt es auch eine große 

Abweichung der Ergebnisse [65]. Für eine mechanische Validierung des in silico Modells 

wurden experimentelle Ergebnisdaten von 15 Probanden verwendet. Für die kinematische 

Validierung wurden sieben Probekörper verwendet und die AP-Bewegung analysiert [158]. 

Zusätzlich haben wir nur eine simulierte belastete Kniebeuge ausgewertet. Mit diesem Aufbau 

können viele alltägliche Aktivitäten, wie Gehen, Treppensteigen oder Aufstehen von einem 

Stuhl, nicht nachgestellt werden. Diese Computersimulation wurde jedoch mittels 

Randbedingungen von einem Kniegelenkskinemator aufgebaut, das typischerweise eine 

belastete Kniebeuge simuliert [158]. Zusätzlich wurde der Quadrizeps-Muskel in Bezug auf die 

Bodenreaktionskraft kontrolliert, um ein "gewichtsbelastetes" Knie zu simulieren, während die 

anderen Muskeln mit konstanten Lasten simuliert wurden (Hamstring-Muskeln mit je 10 N, 

Vastus lateralis und Vastus medialis mit je 20 N). Außerdem war dieses Finite-Elemente-

Modell eine quasi-statische Simulation und repräsentiert daher keine vollständig dynamische 

Bewegung. Nichtsdestotrotz liefern einige der Ergebnisse Hinweise auf den Einfluss der 

Komponentenposition bei TKA während der täglichen Aktivitäten. Außerdem gelten die 

Ergebnisse dieser Simulation nur für eine fixed bearing TKA. Die Erkenntnisse können nicht 

auf andere Konstruktionen der TKA übertragen werden. Eine posterior-stabilisierte TKA und 

eine mobil-gelagerte TKA würden ein unterschiedliches Roll-back erzeugen, was zu 

unterschiedlichen tibiofemoralen Kinematiken und Kontaktkräften führt [58, 119].     

 

5.5 Increase in the tibial Slope in Unicondylar Knee Replacement: Analysis of the 
Effect on the Kinematics and Ligaments in a Weight-Bearing Finite Element Model 
[151]  

In dieser Studie wurde ein FE-Modell einer UKA an einem ganzen Bein erstellt. Das Modell 

simulierte dabei eine Kniebeuge von 15 Grad Flexion bis 75 Grad Flexion. Die femorotibiale 

kinematische Analyse zeigte eine anteriore Translation der Tibia während der Flexion; daher 

zeigte das Modell ein physiologisches femorales Roll-back. Mit zunehmenden tibialen Slope 

war der femorale Roll-back auf der medialen Seite stärker ausgeprägt als auf der lateralen 

Seite. Die anteriore Translation der Tibia auf der medialen Seite war darauf zurückzuführen, 

dass die höhere Neigung zu einem "Herunterfallen" des Femurkondylus auf der Tibiaseite und 

damit ebenfalls zu einer posterioren Translation des Femurs auf der medialen Seite führte. Da 

auf der lateralen Seite weniger Bewegung vorhanden war, erhöhte sich die Außenrotation der 

Tibia mit zunehmender Tibiaslope. 



 

  55  

 

Die laterale Verschiebung der Patella mit zunehmender tibialen Slope war auf die 

Außenrotation der Tibia und damit auf die Lateralisierung der Tuberositas Tibiae 

zurückzuführen. Allerdings glich sich die Patella in den Modellen mit 5 Grad und 10 Grad Slope 

mit zunehmender Flexion an die Position der 0 Grad Slope Einstellung wieder an und zeigte 

damit in hohen Beugegraden keine Unterschiede. Unsere Hypothese zur Erklärung dieser 

Beobachtung ist, dass die Patella von der femoralen Trochleagrube eingefangen wird, was ab 

30 Grad Flexion physiologisch ist und damit die Patella führt [2]. Die laterale Verschiebung der 

Patella kann damit wichtig für Patienten mit retropatellarer Arthrose, die für eine UKA 

vorgesehen sind, sein [49]. Bei Patienten mit Arthrose der medialen Facette der Patella sollte 

die UKA mit einer erhöhten tibialen Slope implantiert werden, da dies eine laterale 

Verschiebung der Patella bewirkt und die Belastung der medialen Seite der Patella damit 

reduziert werden könnte. Bei Patienten mit Arthrose der lateralen Patellafacette sollte UKA mit 

einem reduzierten tibialen Slope implantiert werden. 

 

Die anteriore Translation der Tibia auf der medialen Seite bei erhöhtem tibialen Slope führte 

zu einer erhöhten Belastung der Bänder auf der medialen Seite, insbesondere des MCLa, das 

in Flexion stärker belastet wurde [122]. Auf der lateralen Seite wurde eine leichte Abnahme 

der Dehnung beobachtet. Dies war auf die Außenrotation der Tibia zurückzuführen. 

 

Die Abnahme der Dehnung im PCL mit zunehmenden tibialen Slope war ebenfalls auf die 

Außenrotation zurückzuführen. Durch die Außenrotation der Tibia näherte sich der femoralen 

Ansatz der PCL an den tibialen an und reduzierte damit die Dehnung. 

 

Ein optimaler Wert für den tibialen Slope ist bei der UKA bisher nicht definiert [143]. In einer 

retrospektiven Analyse von UKA Revisionen zeigten Aleto et al., dass in 15 von 32 Fällen das 

Versagen durch die tibiale Komponente verursacht wurde. Knie mit einem anterioren 

Versagen zeigten einen reduzierten mittleren tibialen Slope von 4,8 Grad, während Knie mit 

einem dorsalen Versagen einen höheren tibialen Slope von 12,8 Grad aufwiesen. Die Autoren 

empfahlen eine tibiale Neigung von 7 Grad [3]. Sawatari et al. zeigten in einer Finite-Elemente-

Analyse eine reduzierte Belastung der Spongiosa bei einer Neigung von 0 Grad [108]. 

Allerdings handelte es sich bei der Studie um ein statisches Computermodell, und die 

Ergebnisse wurden experimentell nicht bestätigt. Bei der Betrachtung des Einflusses auf die 

Bänder bei UKA zeigten Hernigou und Deschamps in einer klinischen Studie, dass bei einem 

hohen Tibiaslope > 13 Grad häufig das vordere Kreuzband versagt [52]. In einer neueren 

Analyse erhöhte eine Implantation mit 10 Grad Tibiaslope die von-Mises-Spannung am 

Knochen [60]. Eine frühere eigene Studie zeigte, dass eine höhere Tibia-Neigung den Abrieb 
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in einem In-vitro-Experiment reduzierte [146]. Die Ergebnisse all dieser Studien definierten 

keinen optimalen Wert für den Tibia-Slope bei allen Patienten, da die Ergebnisse 

widersprüchlich waren. Basierend auf den Ergebnissen dieser und aller anderen Studien ist 

für jeden Patienten ein individueller Tibia-Slope erforderlich. Ein Patient mit einem schwachen 

PCL sollte mit einem erhöhten Tibia-Slope implantiert werden, ein Patient mit einer schwachen 

ACL sollte mit einem reduzierten Tibia-Slope implantiert werden, basierend auf den 

Ergebnissen von Hernigou et al. [52]. Darüber hinaus sollte bei Patienten mit retropatellarer 

Arthrose (OA), bei denen eine UKA geplant ist, eine individuelle Positionierung des Tibiaslopes 

berücksichtigt werden.  

 

Limitationen innerhalb dieser Studie, die bei der Übertragung der numerischen 

Simulationsdaten auf den Patienten berücksichtigt werden sollten. Das Validierungsmodell mit 

einer TKA zeigte gute Ergebnisse mit 15 experimentell in einem Knieprüfstand getesteten 

Proben [158]; allerdings wurde das geometrische Modell nur von einem Patienten im Alter von 

28 Jahren und einem Gewicht von 80 kg repräsentiert, was die Ergebnisse beeinflusst haben 

könnte und bei der Übertragung der Ergebnisse auf ältere oder schwerere Patienten 

berücksichtigt werden sollte. Weiterführend ist eine Limitation, dass bei der Entwicklung eines 

biomechanischen Aufbaus nicht alle In-vivo-Situationen wiederhergestellt werden können. In 

einer ähnlichen Studie wurde eine Gewichtsbelastung simuliert, auch wenn die 50 N 

Bodenreaktionskraft kein realistisches Patientengewicht darstellte. Es wurde jedoch gezeigt, 

dass der größte Einfluss durch die Gewichtsbelastung im Vergleich zur passiven Bewegung 

gegeben ist und somit übertragbare Ergebnisse generiert wurden [85]. Außerdem wurden in 

dieser Studie die Hamstrings und der Vastus medialis und lateralis mit einer konstanten 

Belastung simuliert, was die Studienergebnisse ebenfalls beeinflusst haben könnte. Höhere 

Flexionsgrade des Knies wurden nicht analysiert, da die Simulation bei 73 Grad Flexion 

manuell gestoppt wurde, um einen Kontakt der Quadrizepssehne zum Femur zu vermeiden, 

da dieser im numerischen Modell nicht berücksichtigt wurde. Die analysierten 70 Grad 

Beugung sind spezifisch für das normale Gehen [75], und die Ergebnisse können auf die 

tägliche Aktivität übertragen werden. Die Ergebnisse können jedoch nicht auf die Hocke 

übertragen werden. Die Bänder wurden nicht vollständig als Körper rekonstruiert, und die in 

der Simulation verwendeten Materialeigenschaften waren linear elastisch. Die Ligamente 

wurden mit Federelementen in einer Bündeltechnik rekonstruiert, was eine übliche Technik in 

FE-Studien ist. Es zeigte sich eine ausreichende Übereinstimmung mit den experimentellen 

Aufbauten [8, 113]. Weiterhin wurde das Knochen Implantat Interface mit einem nicht 

verformbaren Kontakt und ohne Zementmantel simuliert, was beim Vergleich der Ergebnisse 

mit der in vivo-Situation berücksichtigt werden muss. Die letzte Einschränkung war, dass das 

ACL nicht analysiert wurde. Die Dehnung im ACL ist jedoch im analysierten 
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Bewegungsbereich von 70 Grad Flexion annähernd Null. Diese Studie wurde an einem 

beweglich gelagerten UKA (mobile-bearing) durchgeführt; die Kinematik eines fest gelagerten 

UKAs wäre wahrscheinlich anders und sollte in Zukunft untersucht werden. 

 

5.6 Varus or valgus positioning of the tibial component of a unicompartmental fixed-
bearing knee arthroplasty does not increase wear [157]  

Das wichtigste Ergebnis dieser in vitro Studie war eine Abnahme der Abriebrate bei 5 Grad 

Varus- bzw. 5 Grad Valgusstellung des Tibiaplateaus einer fixed bearing medialen UKA. In der 

Valgusstellung war der Abriebbereich am lateralen Rand des Inlays stärker ausgeprägt, in der 

Varusgruppe war er nahezu vergleichbar mit der Neutralstellung. Die Fläche, in der der Abrieb 

auftrat, war in der Valgus- und leicht in der Varus-Position im Vergleich zur Neutralposition 

reduziert. 

 

Diezi et al. analysierten die Abdrücke der Kontaktflächen, die zwischen 6 verschiedenen 

unikondylären Knieprothesen positioniert waren und belasteten die Knie mit 500 N. Sie 

zeigten, dass eine Varus-Positionierung der Prothese zu einer reduzierten Kontaktfläche 

zwischen dem Inlay und der Femurkomponente führt. Die Reduktion der Kontaktfläche war 

zwischen den getesteten Prothesen unterschiedlich. Der Unterschied zwischen der neutralen 

und der 5 Grad Varus Positionierung betrug jedoch etwa 20 % [29]. Dieser Unterschied in der 

Kontaktfläche war vergleichbar mit dem Unterschied, der in der vorliegenden Studie gezeigt 

wurde. Diezi et al. schlussfolgerten, dass die reduzierte Kontaktfläche bei Varus- oder 

Valguspositionierung zu einer höheren Verschleißrate führen würde. Die vorliegende Studie 

zeigte jedoch eine reduzierte Verschleißrate in der Varus- und Valgusstellung. In der Literatur 

hat sich gezeigt, dass eine reduzierte Kontaktfläche zu einem geringeren Verschleiß führt [81, 

107]. In der vorliegenden Untersuchung führte eine Varus- oder Valgusstellung des UKA zu 

einer geringeren Kontaktfläche und damit zu weniger Verschleiß. Dies gilt, solange die 

Fließspannung des Polyethylens von in der Regel 22 MPa nicht überschritten wird [6]. Bei 

Überschreiten dieser Spannung ist mit einer größeren Schädigung des Polyethylens zu 

rechnen. 

 

Die visuelle Analyse zeigte, dass der Abriebbereich in der Varus-Gruppe relativ zentral lag; in 

der Valgus-Gruppe hingegen kam es zu einer Lateralisierung des Abriebbereichs auf einer 

kleineren Fläche. In dieser Studie wurde nur der normale Gang untersucht und dabei wurden 

keine Anzeichen von Delaminierung am Inlay beobachtet. Unter schwereren 

Belastungsbedingungen, wie sie im täglichen Leben vorkommen, sind höhere Belastungen 

des Inlays zu erwarten, die potenziell die Fließspannung des Polyethylens überschreiten und 

bei der reduzierten Kontaktfläche in Valgusstellung der Tibia zur Delamination des Inlays 
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führen können [160]. Diese Ergebnisse werden durch eine Finite-Elemente (FE)-Analyse 

gestützt, die zeigt, dass eine Valgusstellung der Tibia von 3 Grad im Vergleich zu einer 

Varusstellung von 3 Grad zu höheren von Mises-Spannungen im Inlay führt [59]. 

Die Positionierung der Tibia in einem leichten Varus scheint im Vergleich zur Valgusposition 

vorteilhaft zu sein, zumindest für das in dieser Studie analysierte Design. Es wird diskutiert, ob 

die Tibiakomponente in einem leichten Varus von 3 Grad – 4 Grad, parallel zur nativen 

Gelenklinie, oder in einem 90 Grad Winkel zur Tibiaachse positioniert werden sollte [21, 72]. 

Die oben genannte FE-Studie zeigte auch, dass eine leichte Varus-Positionierung von 3 Grad 

die Belastungen unter der Tibiakomponente nicht verändern würde; im Gegenteil, eine Valgus-

Positionierung würde zu mehr Belastung unter der Tibiakomponente führen. Im FE-Modell 

stiegen die Dehnungen an, wenn die Tibia in einer Varus- oder Valgusstellung von 6 Grad 

positioniert wurde, und die Autoren schlossen daraus, dass ein Varus oder Valgus von 6 Grad 

vermieden werden sollte [59]. Diese Ergebnisse werden durch eine weitere FE-Studie 

gestützt, die zeigte, dass die Kontaktbelastung auf den PE-Einsatz und den lateralen 

Gelenkknorpel bei einer Valgusstellung der Tibia stärker anstieg als bei der leichten 

Varusstellung von 3 Grad [61]. Aus klinischer Sicht wurde gezeigt, dass die Varusstellung der 

Tibiakomponente jedoch 5 Grad nicht überschreiten sollte, da dies signifikant mit 

mechanischem Versagen assoziiert war [23]. In der vorliegenden Studie konnte gezeigt 

werden, dass eine Varuspositionierung den Abrieb reduzieren würde. Somit hat die 

Positionierung der Tibiakomponente in 3 Grad Varus (anatomisch) im Hinblick auf einen 

Verschleißpunkt und die Belastungen des Tibiaknochens keine Nachteile gegenüber der 

Neutralposition. 

 

Die Abriebrate in der Neutralposition von 12,16 mg/Millionen Zyklen war vergleichbar mit der 

Abriebrate, die in anderen Studien, die die gleiche Prothese analysierten, mit 10,40 und 10,54 

mg/Millionen Zyklen beobachtet wurde [46, 149]. In einer anderen Studie mit der gleichen 

Prothese war der Verschleiß etwas geringer (7,51 mg/Millionen Zyklen). Allerdings wurde in 

dieser Studie ein anderes Serum und ein anderer Simulator verwendet, was die Differenzen 

erklären könnte, da unterschiedliche Simulatoren zu kleinen Abweichungen bei den erzeugten 

Kräften führen können. Die Unterschiede können auch durch verschiedene 

Materialbeschaffenheiten zwischen den Chargen des Polyethylens erklärt werden. Jede 

Charge muss minimale Kriterien erfüllen, manchmal ist das Polyethylen von höherer Qualität 

und dies führt zu einer Reduzierung des Verschleißes, die bis zu 30 % betragen kann 

(persönliche Mitteilung, BBraun Aesculap, Tuttlingen, Deutschland). Schließlich berichteten 

Laurent et al. unter anderen Testbedingungen über eine Abriebrate von 7,1 mm3/Million mit 

einem anderen festsitzenden UKA [76]. In dieser Studie wurde ein anderer In-vitro-

Abnutzungssimulator verwendet, bei dem eine gleiche Belastung auf die mediale und laterale 
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Seite des Knies aufgebracht wurde, was nicht mit der ISO-Norm, dem nativen Knie und den 

anderen Abnutzungsstudien übereinstimmt. In all diesen Studien wie auch in der vorliegenden 

wird eine mediale Belastung von 60 % aufgebracht, da dies physiologischer ist. Dies erklärt 

wahrscheinlich den in dieser Studie beobachteten geringeren Abrieb. Diese Studie hat 

Einschränkungen. Erstens wurde die laterale Prothese in der entgegengesetzten Neigung in 

der koronalen Ebene positioniert, um den Kniesimulator zu stabilisieren. In einem Pilotversuch 

wurde die mediale Tibiakomponente nur mit 5 Grad Valgus eingebettet und die laterale 

Komponente in neutraler Position platziert. Dies führte jedoch nach wenigen Zyklen zu einer 

Dislokation des Knies. Daher musste die laterale Komponente mit 5 Grad Varus- und dann 

Valgusstellung eingebettet werden, um eine "A"- oder "V"-Stellung der Komponenten zu 

erreichen. Damit war die Stabilisierung des Simulators über 5 Millionen Zyklen gewährleistet. 

Die Stabilisierung in vivo wird durch die Bänder gewährleistet; daher hatte die Positionierung 

der lateralen Komponente in Varus und dann in Valgus wahrscheinlich keinen Einfluss auf die 

Abriebrate der medialen Prothese. Zweitens wurden nur drei Probekörper/Gruppe getestet. 

Verschleißtests sind jedoch zeitaufwendig, und in den meisten Studien wird nur eine begrenzte 

Anzahl von Prothesen getestet [46, 76, 146, 149]. Auch wenn nur drei Proben verwendet 

wurden, wurde ein signifikanter Unterschied beobachtet. Drittens wurde in dieser Studie nur 

der Verschleiß unter Gehbedingungen analysiert. Aktivitäten wie Treppensteigen, Hocken und 

Aufstehen vom Stuhl wurden nicht untersucht, obwohl sie den Verschleiß beeinflussen [112]. 

 

Außerdem hat die tägliche Aktivität von Patienten eine große Bandbreite. Nach neuerer 

Literatur gehen Patienten bis zu 1,13 (SD 0,56) Millionen Zyklen pro Jahr [154], was in der 

aktuellen ISO-Norm nicht berücksichtigt ist. Daher können die in dieser Studie simulierten 5 

Millionen Zyklen nur 5 Jahre in situ für aktive Patienten darstellen. Diese erhöhte Anzahl von 

Gehzyklen und unterschiedliche Aktivitäten sollten in Zukunft untersucht werden. 
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6 Ausblick 
Die Methoden der Computersimulation sind mittlerweile in der Medizin gut etabliert, allerdings 

gibt es auch hier noch offene Fragestellungen, die in verschiedensten weiteren 

Forschungsprojekten analysiert werden müssen. Vor allem die Validierung der 

Computermodelle sollte dabei weiter im Fokus in den nächsten Forschungsarbeiten stehen, 

damit sichergestellt ist, dass die Ergebnisse dieser Computermodelle auch sicher auf den 

Patienten (in der Realität) übertragbar sind. 

In dieser Habilitationsarbeit wurden unterschiedlichste Computersimulationsmethoden 

weiterentwickelt und auch auf dessen Validität auf Laborebene geprüft. Zusätzlich wurden 

weitere Variationen bei der Implantatpositionierung adressiert und dessen Auswirkung auf die 

Kniebeuge analysiert. Basierend auf diesen Daten können nun die nächsten Entwicklungen in 

der Computersimulation geplant werden. Zum einen sollten die erstellten Computermodelle 

von Kniegelenken mit in vivo Daten verglichen werden. Dies könnte anhand von ausgewählten 

Patienten mittels einer bewegten Fluoroskopie-Analyse erfolgen. Ist dieser Schritt ebenfalls 

erfolgreich, können die in dieser Arbeit gefundene Ergebnisse die Basis sein, um einen 

Algorithmus zu erstellen, der möglicherweise mittels künstlicher Intelligenz, präoperative 

Computermodelle mit verschiedenen Prothesenarten und Designs berechnet und die für den 

Patienten beste Prothesenauswahl bestimmt/trifft.  
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