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Einleitung

1 Einleitung

Die Verletzung des vorderen Kreuzbands stellt in der heutigen Zeit eine durch-
aus haufige und ernsthafte Diagnose dar. Bereits im Jahre 2002 wurde die Inzi-
denz dieser Verletzung in den westlichen Industrienationen mit bis zu einer
Ruptur pro 1.000 Einwohner geschéatzt [150]. Betrachtet man den Bereich der
jungeren, sportlich aktiven Population, so finden sich in der Literatur Angaben
von bis zu 3,5% [116]. Operative invasive Rekonstruktionsverfahren haben in
der Therapie in den letzten Jahrzehnten zunehmend an Bedeutung gewonnen.
Alleine in den USA werden jahrlich Gber 100.000 Kreuzbandoperationen durch-
gefuhrt [127]. Um die Therapie jedoch in Form einer Rekonstruktion effektiv und
erfolgreich gestalten zu kénnen, spielen neben der Erfahrung und genauen
Kenntnis der jeweiligen Rekonstruktionsmethode sicherlich auch detailliertes
Wissen uber die physiologische Bewegung, Belastung und Biomechanik des
Kniegelenks im Allgemeinen und Informationen Uber Belastungszustédnde des
zu ersetzenden Kreuzbands im Speziellen eine wichtige Rolle. Die vorliegende
Arbeit beschaftigt sich mit einer neuen Methode zur Messung der vorderen
Kreuzbandbelastung in einer gewichtssimulierten Flexion unter anterioren
Translations- und internen Rotationsbelastungen.

Zunachst werden die Grundlagen der Biomechanik des Kniegelenks und des
Kreuzbands dargelegt, bevor die Methode sowie deren Ergebnisse beschrieben

und anschlieRend diskutiert werden.

1.1 Das physiologische Kniegelenk

Rein anatomisch betrachtet wird das Kniegelenk als bikondylares Drehschar-
niergelenk (Trochoginglymus) eingestuft [153]. Dabei imponiert es als eines der
grofdten und sicherlich biomechanisch gesehen als eines der komplexesten Ge-

lenke des menschlichen Koérpers [8].



Einleitung

Fossa inter-
condylaris

Facies
patellaris
femoris

Condylus
| lateralis femoris

Condylus —__ |

medialis 1

femoris

Lig. cruciatum
anterius

Lig. cruciatum
anterius

Lig. menisco-

Lig. trans-
femorale

versum genus f -

Lig. cruciatum
posterius

Meniscus - Meniscus . __— Meniscus
lateralis medialis . s lateralis
Lig. collaterale —— Lig. collaterale 74 ;'S‘-Jlﬁaitatﬂab
fibulare P tibiale
: PR — Lig. capitis
ng.(.apms Y ) o fibulac
fibulae lig: patellae posterius
anterius . ~
i g Caput fibulae
| i
f’ . - Patella 1
| n
. : .
Fibula g - Memblana
B interossea
Tibia cruris
!
a b

Abbildung 1-1: re. Kniegelenk in Extension (a: von anterior , b: von posterior )
[154]

Abbildung 1-1 zeigt den anatomischen Aufbau mit den artikulierenden Knochen,
den Menisci und den stabilisierenden Bandern. Die Kapsel des Gelenks, Bur-
sen, Gefal3- und Nervenversorgung, Muskulatur sowie diverse weitere Weich-
teile sind nicht Gegenstand der Abbildung. Die Bander des Kniegelenks und im
Speziellen das vordere Kreuzband stehen im Fokus der vorliegenden Arbeit.
Wie Woo et al. [180] ausfuhren, bestehen Bénder histologisch betrachtet aus
Wasser und dicht gepackten Kollagenfasern, welche in longitudinaler Richtung
parallel zur Belastungsachse verlaufen. Die Kollagenfasern werden vor allem
als Typ | (ungefahr 70 % fettfreies Trockengewicht) mit einem kleinen Anteil von
Typ Il (3 % bis 10 % fettfreies Trockengewicht), sowie Spuren von Typ V, X,
XII und XIV klassifiziert. Kollagenfreie Proteine wie Elastin, ein fibrillares Pro-
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tein (weniger als 1 %) und Proteoglykane sind zudem enthalten. Innerhalb der
Ligamente sorgen Wasser und Proteoglykane fur eine Art Schmierwirkung und
fur die Einhaltung von Abstéanden, welche elementar fir die Gleitfunktion des
Gelenks sind. Die fur die Fuhrung einer kontrollierten Bewegung elementaren
Bandstrukturen kdnnen laut Fu [53] je nach dem speziellen zugrunde gelegtem
Kriterium klassifiziert werden. Aufgrund der Morphologie werden flache Struktu-
ren (Lig. collaterale tibiale) oder kordelahnliche (Lig. cruciatum anterius, Lig.
cruciatum posterius, Lig. collaterale fibulare) unterschieden. Bezuglich der Lage
zum Gelenkinnenraum findet eine Differenzierung in intraartikular (Lig. crucia-
tum anterius, Lig. cruciatum posterius, tiefer Teil des Lig. collaterale tibiale) und
extraartikular (Lig. collaterale fibulare und oberflachlicher Teil des Lig. collatera-
le tibiale) statt. Zudem kann jedes der Béander individuell fiir sich betrachtet
werden. Mit Ausnahme des Lig. collaterale fibulare kann jede der oben ange-
fuhrten Bandstrukturen in einzelne Anteile oder Komponenten aufgeteilt wer-
den. Die vier Hauptbander des Kniegelenks agieren zusammen mit anderen
statischen Stabilisierungselementen (kndcherne Struktur, Kapselapparat und
Menisken) und mit dynamischen muskuléaren Stabilisatoren, um das Limit der
Gelenkbewegung festzulegen [53]. Zudem scheinen die Bander tiber Mechano-
rezeptoren zu verfigen, die im Allgemeinen propriozeptive Funktionen erftllen
[1]. Ob jene propriozeptiven Funktionen Uberhaupt vorhanden sind und in wel-
chem Ausmal? die Propriozeption des vorderen Kreuzbands nach Ruptur beein-
flusst wird, ist Gegenstand aktueller Forschung und wird zurzeit durchaus kont-
rovers diskutiert [1] [146] [51, 147] [130]. Die folgenden Abbildungen (Abbildung
1-2, Abbildung 1-3, Abbildung 1-4, Abbildung 1-5) verdeutlichen die anatomi-
sche Lage sowie den Verlauf der vier wichtigsten Bander des Kniegelenks in

situ.
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Das im Durchschnitt ca.
70 mm lange Ligamentum
collaterale fibulare (LCF)
verlauft von  proximal
knapp oberhalb und hinter
dem Epicondylus lateralis
femoris nach distal, wo es
am lateralen Abhang des
Caput fibulae an der Au-
Renflache der Spitze des

Apex capitis fibulae inse-

riert. Im gesamten Verlauf
Abbildung 1-2: re. Ligamentum collaterale fibula-

re von lateral (a: Extension, d: 90°Flexion) [140] findet sich kein Kontakt

zum AulRenmeniskus oder
etwa zur Gelenkkapsel. An der proximalen Ansatzstelle findet sich eine verbrei-
tete Auffacherung des Bandes, was bei Flexion und Aufl3enrotation zu einer
Verdrillung der Fasern und somit zu einer Umlenkung fiihrt. Diese Umlenkung
sorgt bei Endbeugestellung und vor allem bei Aul3enrotation fir eine gewisse
Dampfungsreserve [140].

Abbildung 1-3: re. Ligamentum collaterale tibiale
von medial (a: Extension, d: 90°Flexion) [140]

Mit einer ein bis zwei Zen-
timeter breiten Basis ver-
lauft das Ligamentum col-
laterale tibiale (LCT) vom
medialen Epicondylus des
Femurs schrag nach distal
vorne und inseriert ca.
sieben bis acht Zentimeter
unterhalb des Tibiapla-
teaus an der Facies medi-
alis tibiae [154]. Warren et
al. [176] unterscheiden

drei funktionale Anteile
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des medialen Bandes: einen superfizialen Teil mit langen Fasern, einen tiefen
Teil bestehend aus den meniscofemoralen und meniscotibialen Bandern und
schlussendlich die posterioren oblique verlaufenden Fasern, die in den hinteren
Teil der Gelenkkapsel einziehen. Somit erklart sich auch der Kontakt zur Gelenk-
kapsel und zum medialen Meniskus. Aufgrund ihrer anatomischen Lage relativ
zum Rotationszentrum bilden die lange Fasern des superfizialen Bandteils die
vorrangigen Stabilisatoren des Gelenks beim Widerstand gegen etwaige Valgus-
und Rotationskrafte [176].

Das in Abbildung 1-4 dargestellte
Lig. cruciatum anterius (LCA) ver-
lauft schrag von proximal posterior
lateral nach distal anterior medial
von seiner proximalen Anhaftungs-
stelle im hinteren Teil der lateralen
Wange der Fossa intercondylaris
am lateralen Epicondylus zum An-
satz im vorderen, medialen Teil der
Area intercondylaris der Tibia. Bei
dieser Durchquerung des Raums
der Fossa intercondylaris verdrehen
sich die Fasern in ihrem Verlauf
nach distal und strahlen zum Tell
auch in das Vorderhorn des media-
len Meniskus ein [140]. Die durch-

eines rechten Kniegelenks [140]

mm, die Breite mit ca. 11 mm ange-
geben [62]. Bemerkenswert ist zu-
dem die Tatsache, dass das vordere Kreuzband lediglich ventral, lateral und
medial von einer Synovialmembran bedeckt ist, wohingegen der posteriore Teil
des Bandes frei von jeglichem Membrantuberzug ist [140]. Die Blutversorgung
erfolgt dementsprechend aus der Fossa poplitea durch die A. media genus

[154]. Viele Autoren gehen heute bei der funktionellen Gliederung des LCA von



Einleitung

einer Zweiteilung aus: ein anteromedialer Anteil sowie ein posterolateraler [4,
53, 62].Zudem wird noch ein 3. intermediarer Teil diskutiert [121]. Unter Span-
nung steht der anteromediale Anteil bei Flexion und der posterolaterale bei Ex-
tension [62].

Unter genauerer Betrachtung des
Verlaufs des Lig. cruciatum posterius
(LCP) fallt auf, dass sich dieser ge-
genlaufig zum Verlauf des LCA dar-
stellt: Von proximal anterior medial
nach distal posterior dorsal von der
medialen Wange der Fossa inter-
condylaris am Femur zur Insertions-
flache im hinteren Bereich der Area '
intercondylaris posterior unter Ein-
schluss der Eminentia intercondyla-
ris posterior der Tibia [140]. Die Lan-
ge wird nach Girgis et al. [62] mit
durchschnittich 38 mm, die Breite
mit 13 mm angegeben. Eine funktio-

nelle Gliederung in zwei Teile findet il )
sich auch hier: ein anterolateraler Abbildung 1-5: Lig. cruciatum posterius
und ein posteromedialer Anteil [70]. eines rechten Kniegelenks [140]
Wie auch beim vorderen Kreuzband
stehen die anterioren Anteile bei Flexion und die posterioren Anteile bei Exten-

sion unter Spannung [62].

1.1.1 Biomechanische Eigenschaften des Kniegelenks

Rein mechanisch betrachtet zeigt das Kniegelenk vor allem bei der Reibung
erstaunliche Eigenschaften. Es wird heute angenommen, dass dieses komplexe
Gelenk einen Reibungskoeffizienten aufweil3t, der sogar unter dem von aufei-
nander gleitendem Eis liegt [153]. Diese Tatsache verdeutlicht die hervorragen-
den Gleit- und Bewegungseigenschaften des Knies, welche durch diverse
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Strukturen kontrolliert und somit ermdglicht werden. Die einzelnen Bewegungen
in den entsprechenden Richtungen werden dabei durch Druck auf die Ge-
lenkflachen und Zug

Distebtions) durch Weichteile er-

K i - NUNT .
o moglicht.  Bei  der

Anterior/Posterior- ] Ubertra un der in
Translationskraft Flexions/ gung

Extensions-

Mortiaiit Abbildung 1-6 genau
ersichtlichen Kraft-
komponenten von

Abduktions/  @jnem Knochen auf
Adduktions-

Moment den anderen, d.h.
Medial/Lateral-

Subluxationskraft vom Femur auf die

|
%}’L e o Tibia treten zudem
otationsmoment
keine signifikanten
Abbildung 1-6: Achsen, Krafte und Momente

im Kniegelenk [63]

Scherkrafte im phy-
siologischen Gelenk
auf [63].

R&aumlich betrachtet verfligt das Kniegelenk in Form einer Translation entlang
und einer Rotation um jede der drei Achsen Uber maximal sechs Freiheitsgrade,
wovon sich die ersten drei als Rotationsbewegung bezogen auf die jeweiligen
Achsen wie folgt definieren: Flexion/ Extension um die Transversalachse, In-
nen/ Aul3enrotation um die Longitudinalachse und schlief3lich Ad/ Abduktion um
die Sagitalachse. Bei der vereinfachten Betrachtung werden jedoch oft nur die
Rotation um die Transversalachse in Form von Flexion und Extension sowie die
Drehbewegung um die Longitudinalachse (Innen/ Aul3enrotation) beschrieben.
Nach der Neutral-Null-Methode kdnnen diese Bewegungen mit folgenden Aus-
malf3en angegeben werden [154]:

Extension/ Flexion: 0%0%150°

AulRenrotation/ Innenrotation: 30%0%10°

Jedoch gilt es zu bemerken, dass die Bewegung des Gelenks immer als ge-
koppelter Mechanismus mit etwaigen Besonderheiten zu verstehen ist. In die-

sem Zusammenhang ist zu erwahnen, dass sich das Knie nicht nur in der Be-
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lastungsrichtung bewegt, sondern es zudem zu Bewegungen in anderen Trans-
lations- und Rotationsrichtungen kommen kann [180]. Die Erscheinung von so-
genannten Roll-Back und Screw-Home-Phdnomenen sind funktionale Beispiele
fur die oben angefuhrten Tatsachen. Betrachtet man die Flexions/ Extensions-
bewegung im Detail, so gelten diese Bewegungen vielmehr als eine Art gekop-
pelte und komplexe Roll- und Gleitbewegung und keinesfalls nur als einfache
Scharnierbewegung. Eine Beschreibung dieser Roll/ Gleitbewegung liefern Kim
et al.[83] sowie Andriacchi et al. [8]: Von voller Extension bis ca. 20° Flexion
kommt es zum Rollen der Femurkondylen tber dem Tibiaplateau, dies fuhrt
zwangsweise zu einer Verschiebung des tibiofemoralen Kontaktpunktes nach
posterior (Roll Back). Dieses Roll Back stellt somit eine Translation entlang der
Sagitalachse dar. Ab ca. 30° Flexion Uberwiegt der Gleitmechanismus der
Femurkondylen, wobei jedoch der verbleibende Anteil der Rollbewegung auf-
grund des grolReren Kurvenradius der lateralen Femurkondyle im lateralen
Kompartiment auf der Tibia Uberwiegt. Somit verlagert sich der laterale
tibiofemorale Kontaktpunkt weiter nach posterior als der mediale. Dies fuhrt zu
einer passiven Innenrotation der Tibia bei zunehmender Flexion und dement-
sprechend einer Aul3enrotation bei groRerer Extension. Dieses Phanomen in
Form einer Rotation um die Longitudinalachse wird als Screw Home Bewegung
verstanden. Beim Aufsetzen des Ful3es wirken aul3erdem Kréfte in mediolate-
raler Richtung, welche vor allem eine Ab/ Adduktion sowie eine Verschiebung
der Tibia gegen das Femur in mediolateraler Richtung bewirken [63]. In mathe-
matischen Modellen wurde zudem vom Essinger et al. [47] ein weiterer Frei-
heitsgrad in Form von vertikaler Kompression und Streckung von proximal nach
distal errechnet. Dies stellt somit eine Translation entlang der Longitudinalachse
dar. Zusammenfassend stellen sich die Freiheitsgrad wie folgt dar:

1. Freiheitsgrad: Rotation um die Transversalachse: Flexion/ Extension

2. Freiheitsgrad: Rotation um die Longitudinalachse: Innen/ Aul3enroatation

(Screw Home)
3. Freiheitsgrad: Rotation um die Sagitalachse: Ab/ Adduktion
4. Freiheitsgrad: Translation entlang der Sagitalachse (Roll Back)

5. Freiheitsgrad: Translation entlang der Transversalachse
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6. Freiheitsgrad: Translation entlang der Longitudinalachse. Kompression/
Distraktion
Zusatzlich zu den bereits beschriebenen Bandern des Kniegelenks sind die
Menisci von enormer funktioneller Bedeutung fur die Biomechanik des Gelenks,
da sie neben ihrer Rolle als eine Art “StolRdampfer* auch andere Zwecke erful-
len. Sie erhalten die Kniestabilitdt und -Kongruenz, verhindern kapsuléare und
synoviale Einklemmungserscheinungen und verteilen auftretende Belastungen
auf eine groRe Gelenkoberflache [142]. Durch ihre anatomische Lage und ihre
Form sowie Beweglichkeit unterstiitzen sie auf3erdem die oben bereits erwdhn-

ten Bewegungserscheinungen von Roll Back und Screw Home.

Lig. cruciatum A £
anterius m

Lig. patellae

Anheftungs- Anheftungsstellen
Lig.trans- stellen des des Lig. cruciatum
VErSUIm genus Innenmeniskus anterius

Meniscus
medialis

Mermbrana
synovialis

Jl— Caput

fibulae

Art. tibio-
fibularis

Lig.collaterale
tibiale

Lig. collaterale
fibulare
Anheftungsstellen Anheftungs-
Lig. crucigtum Lig. menisco- Meniscus Caput des Lig. cruciatum stellen des
a posterius femorale posterius lateralis fibulae b posterius AuBenmeniskus

Abbildung 1-7: Menisci des re. Kniegelenks von proximal (a) und Anheftungs-
stellen (b) [154]

Wie aus Abbildung 1-7 ersichtlich sind die beiden Menisken in Form von Halb-
monden an ihren Enden (Vorder- bzw. Hinterhorn) tUber kurze Bander im Kno-
chen der Area intercondylaris anterior u. posterior verankert. Der eher ringfor-
mige AulRenmeniskus ist dabei weitaus beweglicher als der Innenminiskus, da
dieser mit dem LCT fest verbunden ist [23] [154] und seine Verankerungen im
Knochen weiter voneinander entfernt liegen (siehe Abbildung 1-7, b). Diese er-
hohte Beweglichkeit erméglicht dem lateralen Meniskus ein Zurlckgleiten ent-
lang der Sagitalachse bei der Roll Back Bewegung, welche ja eine Translation
entlang eben jener Sagitalachse darstellt. Daraus resultieren die unterschiedli-
chen Lageverdnderungen der Menisci in Extensions- und Flexionsstellung
(Abbildung 1-8).
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-

N

Lig.
patellaes

Lig.
collaterale
fibulare

Lig. collaterale Lig. collaterale
tibiale fibulare

C Meniscus Meniscus ol
medialis lateralis

Abbildung 1-8: Menisci des re. Kniegelenks in Extension von lateral (a) und
proximal (c) sowie in Flexion von lateral (b) und proximal (d) [154]

Verschieden Muskeln sind mit ihrem Verlauf am Kniegelenk fur die aktive Be-
wegung und Stabilisierung bei diversen Belastungen verantwortlich. Die folgen-
de Tabelle (Tabelle 1-1) gibt Auskunft Gber die bei bestimmten Bewegungen

aktiven Muskeln.

10
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Tabelle 1-1: Wirkung der Muskeln auf das Kniegelenk, geordnet nach Bewe-
gungsrichtung und Starke (Grof3e des Drehmoments) [153]

Bewegung Muskeln

Extension M. quadriceps femoris, M. tensor fasciae latae

_ M. semimembranosus, M. semitendinosus, M. biceps
Flexion femoris, M. gracilis, M. sartorius, M. gastrocnemius, M.
popliteus, M. plantaris

Innenrotation (bei ge- | M. semimembranosus, M. semitendinosus, M.
_ popliteus, M. sartorius, M. gastrocnemius (Caput
beugten Kniegelenk) | |aterale), M. gracilis

AulRenrotation (bei
ebeuatem Kniege- M. biceps femoris, M. gastrocnemius (Caput
9 9 9 mediale), M. tensor fasciae latae

lenk)

Tabelle 1-1 stellt dabei die Wirkung der Muskeln bei deren Kontraktion in der
Open Chain (offene Kette) Situation, d.h. Ausgangssituation ist ein frei bewegli-
cher Unterschenkel bei fixiertem Rumpf und Oberschenkel, dar. Betrachtet man
die umgekehrte Situation, also eine Bewegung im Kniegelenk bei fixiertem Un-
terschenkel und frei beweglichem Rumpf und Oberschenkel (Closed Chain) wie
sie z.B. bei einer Kniebeuge auftritt, so sind laut Dionisio et al. [38] vor allem
die vier Kopfe des M. quadriceps bei einer Flexion unter Spannung, was sich
aus deren Aktivitdt gegen die Schwerkraft des Oberkorpers erklaren lasst. Da-
mit der frei bewegliche Rumpf bei einer kontrollierten Flexion im Kniegelenk
nicht abrupt absackt, muss der M. quadriceps einen Gegenkraftvektor in Exten-
sionsrichtung aufbringen, um einem durch die Schwerkraft des Oberkorpers
erzeugten Kraftvektor in Flexionsrichtung entgegen zu wirken und so eine kon-

trollierte Flexion zu ermdglichen.

1.1.2 Belastung des vorderen Kreuzbands

Die Belastung des vorderen Kreuzbands kann mit zahlreichen Mitteln unter un-
terschiedlichen Bedingungen und Situationen gemessen werden. Die folgenden
Kapitel geben einen Uberblick tiber bereits vorhandene Mess- und Analysever-
fahren zur Verhaltensbestimmung des LCA unter Belastungszustanden. Dabei

spielen bestimmte strukturelle und mechanische Begriffe eine Rolle, die das
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Verhalten von bandartigen Strukturen unter Belastung néher beschreiben. Woo
et al. [180] erlautern diese Begriffe zusammenfassend wie folgt:

Die strukturellen Eigenschaften eines Knochen- Band- Knochen- Komplexes
werden durch eine so genannte Load- Elongation Curve (Belastungs-
Verlangerungs Kurve) charakterisiert. Hierbei wird die Belastung (Load) gemes-
sen, die aus einer bestimmten Verlangerung (Elongation) der Bandstruktur re-

sultiert und diese in einem Koordinatensystem abgebildet (Abbildung 1-9).

Ultimate Load
4001, o e e o e .J.b/

—_ Energy
< 300 Linear Absorbed
g s Slope

2 200] . Ultimate

| | Elongation

0 2 & 6 8 10
Elongation (mm)

Abbildung 1-9: Schematische Belastungs- Verlangerungs- Kurve fur ein Band
[180]

Aus dieser Kurve gehen spezifische strukturelle Kriterien hervor, welche in der

folgenden Tabelle definiert und erklart werden:
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Tabelle 1-2: Strukturelle

Kriterien von Bandern [180]

. - Ein-
Bezeichnung Definition _
heit
Linear Stiffness (lineare | Kurvensteigung im lineare Bereich, Belas- N/
mm
Steifheit) tung pro Einheit Verlangerung
Ultimate Load (Ultima- | Maximale Belastung vor Zerstérung der N
tive Belastung) Bandstruktur
Ultimate Elongation _
o Maximale Verlangerung vor Zerstorung der
(Ultimative Verlange- mm
Bandstruktur
rung)
Integral unter der gesamten Kurve, Energie
Energy absorbed (auf- o )
_ die bis zur Zerstérung vom Band aufge- Nmm
genommene Energie)
nommen wurde

FUr die mechanischen Eigenschaften wird eine Stress- Strain Curve (Span-

nungs- Dehnungs- Kurve) angelegt, die auf den Gro3en Stress und Strain ba-

siert.

/ Ultimate Stress

Tangent

Modulus Ny

Ultimate
Strain

2 4 6 8 10
Strain (%)

Abbildung 1-10: Schematische Spannungs- Dehnungs- Diagram resultierend
aus Zugtests eines Bandes [180]

Auch aus dieser Kurve kdnnen spezifische Kriterien fur das mechanische Ver-

halten eines Bandes abgeleitet werden.
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Tabelle 1-3: Mechanische Eigenschaften von Bandern [180]

. - Ein-
Bezeichnung Definition _
heit
Deformation pro Langeneinheit des Ban-
Strain (Dehnung) des (Quotient aus Verlangerung nach Be- | %
lastung und urspringlicher Lange)
Stress (Spannung) Belastung pro Flacheneinheit des Bandes | MPa
Ultimate Strain (Ultima- | Maximale Deformation pro LaAngeneinheit %
0
tive Dehnung) des Bandes vor Zerstdrung
Ultimate Stress (Ultima- | Maximale Belastung pro Flacheneinheit MP
a
tive Spannung) des Bandes vor Zerstorung
Tangent Modulus (Elas- .
o o Steigung der Spannungs-Dehnungs-Kurve | MPa
tizitatskoeffizient)

Weiterhin zeigen Bander viscoelastische Eigenschaften [136, 172, 173] [27].
Dazu gehoéren Creep (LAngenzunahme nach Zeit unter konstanter Belastung),
Stress Relaxation (Belastungsverlust bei Halten des Bandes unter konstanter
Verlangerung) und Hysterese (Energieverlust durch kontinuierliches Be- und
Entlasten) [180].

1.1.2.1 Bruchlast

Die Bruchlast oder Ultimate Load ist wie bereits erwahnt eine der elementaren
Kriterien zur Beurteilung von strukturellen Eigenschaften des vorderen Kreuz-
bands. In der Literatur existieren diverse Studien zur Messung dieser maxima-
len Belastungsstarke. Kennedy et al. [81] isolierten vordere Kreuzbander aus
durchschnittlich 62-jahrigen Kadavern und berichteten von 638 N, die durch-
schnittlich nétig waren, um ein isoliertes Kreuzband vollstandig zu rupturieren.
Zu ahnlichen Ergebnissen kamen auch Trent et al. [170], die bei sechs Kreuz-
bandern Durchschnittswerten der maximalen Belastung von 633 N und linea-
ren Steifheitswerten von 141 N/mm veréffentlichten. Dabei wurden die fur das
Testprotokoll vorgesehenen vorderen Kreuzb&nder mit ihren kndchernen An-

satzstellen isoliert und vermessen. Die Kreuzbédnder stammten von Leichen im
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Alter zwischen 22 und 55 Jahren. Einen anderen Ansatz wahlten Noyes und
Kollegen [124], indem sie das LCA nicht isolierten, sondern in situ mit Femur
und Tibia im so genannten FATC (Femur-ACL-Tibia-Complex) zur Testung her-
anzogen. Bis auf das vordere Kreuzband wurde jegliche Struktur des Kniege-
lenks (Menisci, Bander, Kapsel, Weichteile) entfernt und die verbleibende Ver-
bindung aus Unterschenkel, LCA und Oberschenkel in 45°Kniebeugung in eine
Materialtestungsmaschine eingespannt. Die anschlieBende Belastungsmes-
sung ergab durchschnittliche Bruchlasten von 1730 N bei sechs Praparaten von
16-26 jahrigen Leichen und 734 N bei 20 Leichen im Alter von 48-86 Jahren.
Die lineare Steifheit betrug 182 bzw. 129 N/mm. Untersuchungen zur Bruchlast
bei variierter Kraftbelastungsrichtung sowie der Einfluss des Alters waren Ge-
genstand der Versuche von Woo et al.[182] . In 30° Flexion wurde auch hier der
FATC getestet. Dabei fand man heraus, dass strukturelle Eigenschaften wie
lineare Steifheit, maximale Belastung und aufgenommene Energie mit dem Al-
ter signifikant abnehmen. Auch die Belastungsrichtung beeinflusst die Ergeb-
nisse merklich, was sich vor allem in den unterschiedlichen Bruchlasten zeigt:
Wird die Zugbelastung im Experiment entlang der Tibiaschaftachse angebracht,
rei3t das vordere Kreuzband bei jungen Praparaten (22-35 Jahre) bereits bei
1602 N, wohingegen eine Belastung entlang des anatomischen Verlaufs des
LCA in einer Bruchlast von 2160 N resultiert (Tabelle 1-4).
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Tabelle 1-4: Auswirkung von Alter und Belastungsrichtung auf strukturelle Pa-
rameter des LCA [182]

Alter | Belastungsrichtung Steifheit | Bruchlast | Aufgenommene
J) (N/mm) (N) Energie (Nm)
entlang des anato- 242 2160 11,6

mischen LCA Ver-

22-35 | laufs
entlang des Tibia- 218 1602 8,3
schafts
entlang des anato- 220 1503 6,1
mischen LCA Ver-

40-50 | laufs
entlang des Tibia- 192 1160 4,3
schafts
entlang des anato- 180 658 1,8
mischen LCA Ver-

60-97 | laufs
entlang des Tibia- 124 495 1,4
schafts

Es lasst sich demnach folgern, dass das vordere Kreuzband hoheren Kraften zu
widerstehen in der Lage ist, wenn es in situ belassen und entlang seines ana-
tomischen Verlaufs belastet wird. Die reinen Bruchlast-Messungen liefern je-
doch keinerlei Informationen Uber die tatsachliche Belastung des LCA im physi-
ologischen Gelenk und unter natirlichem Bewegungsumfang wie etwa einer

Beugung oder Streckung.

1.1.2.2 Belastung wahrend passiver Bewegung

Experimentell gilt es grundsatzlich zwei Arten von Belastungsmessungen zu
unterscheiden. Auf der einen Seite die der passiven Bewegung, bei der die Rol-
le jeglicher Muskulatur au3er Acht gelassen wird und auf der anderen Seite die

Messungen im dynamischen Kniemodell (siehe 1.1.2.3), bei welcher die Belas-
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tung des vorderen Kreuzbands mit Beachtung des Muskeleinflusses untersucht
wird.
Im Mittelpunkt stehen bei der Belastung wahrend passiver Bewegung meist fol-
gende zentrale Aspekte:
1. Flexionswinkel oder Bereich, bei welchem das vordere Kreuzband die
maximale Kraft aufnimmt
2. Kraftaufnahme des LCA bei anteriorer Translationsbelastung (Simulation
einer vorderen Schublade mit bestimmten Zugkraften)
3. Kraftaufnahme des LCA bei kombinierter Innenrotations- und Valgusbe-
lastung
4. Kraftaufnahme des LCA bei Innenrotationsbelastung
Butler und Noyes [24] untersuchten bereits 1980 die Rolle des LCA im Kraftwi-
derstand bei einem simulierten vorderen Schubladentest. Mit Hilfe einer Materi-
altestungsmaschine und einer Kraftmesszelle mal3en sie fur ein bei 30°und 90°
fest fixiertes Kniepraparat Krafte, die nétig waren, um eine anteriore Translation
von funf mm. zu erzeugen. ldentisch wurde nach der Durchtrennung des LCA
vorgegangen, um aus der Kraftdifferenz schliel3lich Werte fur die Kraftaufnahme
angeben zu koénnen. In 90° Beugestellung nahm das vordere Kreuzband bei
einer durchschnittlichen anterioren Translationsbelastung von ca. 440 N im
Schnitt ungeféahr 375 N auf, was einem Prozentsatz von ca. 85 % entspricht.
Bei 30°Flexion nahm das Kreuzband ungefahr 87 % (2 92 N) der angebrachten
Translationskraft von 333 N auf. Durch weitere Tests stellte sich zudem heraus,
dass in Abwesenheit des LCA vor allem der Tractus iliotibialis, das mittlere Drit-
tel der mittleren und lateralen Kapsel sowie die Kollateralbéander (LCT, LCF)
grof3tenteils fur den Widerstand bei einer anterioren Translationsbelastung sor-
gen.
Erste Kraftdaten wahrend einer passiv simulierten Kniebeugung wurden in einer
Studie von France et al. [52] veroffentlicht. Dabei wurden mit Hilfe von Deh-
nungsmessstreifen, welche nah des Ansatzes des Kreuzbands in den Knochen
eingebracht wurden, die Belastung des Kreuzbands bei einer Flexion, die mit
107s durchgefuhrt wurde, gemessen. Dabei wurde die kndcherne Deformierung

mit der Spannung im Kreuzband korreliert. Die Messung erfolgte fur vordere
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und hintere Anteile des LCA ohne zusatzliche externe Belastungen und brachte
die in Abbildung 1-11 dargestellten Ergebnisse.

- Hieraus lasst sich eine un-
- gefahre maximale Kraftauf-
81 nahme von ungefahr 60 N
bei Hyperextension von -5°
und ca. 70 N bei Flexions-
winkeln von 65°bestimmen.
Im Jahre 1987 veroffentlich-
te eine Gruppe um Ahmed

[3] eine Studie die Messer-

400 20 a0 80 80 100 120
DEGREES FLEXION

gebnisse aus Versuchen

enthielt, bei welcher ein
Abbildung 1-11: Kraftdaten des LCA nach

France et al.[52]

schnallenartiger Kraftmess-
Ubertrager direkt auf dem
anteromedialen Teil des vorderen Kreuzbands angebracht wurde. Zudem wur-
de bei fixierten Beugungswinkeln von 40°und 90°je eine anteriore Translati-
onsbelastung angelegt, welche in einem Vorschub der Tibia um finf mm. resul-
tierte. Belastungen von ca. 65 N bei 40°und ungefa hr 70 N bei 90° waren das
Ergebnis der Untersuchung. Eine zuséatzlich zur anterioren Translationskraft
angebrachte Kompressionskraft von 900 N entlang der Longitudinalachse sorg-
te fur Werte von ca. 50 N im Kreuzband bei 40°Beug ung.

Mit einer Kraftmesszelle, die direkt am tibialen Ansatz des LCA angebracht
wurde, untersuchten Markolf et al. [105] drei Jahre spater Auswirkungen von
unterschiedlichen Winkeln, interner Rotationsbelastung und anteriorer Transla-
tionsbelastung wéhrend einer passiven Extension. Sie stellten dabei fest, dass
das LCA bei alleiniger passiver Bewegung vor allem im Bereich der Hyperex-
tension Kréfte bis zu 120 N aufnimmt, wohingegen bei zunehmender Flexion
diese Krafte exponentiell abfallen bis auf ein Minimum von unter finf N bei ca.
50° Beugung. Die maximale Kraftaufnahme bei einer v orderen Schubladenbe-
lastung von 200 N wurde mit 207 N in voller Extension angegeben. Auch das

Anbringen von zehn Nm interner Rotationskraft resultierte in einem Maximum
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der vorderen Kreuzbandbelastung von ca. 240 N bei voller Extension. Zuneh-
mende Flexion resultierte hier in einer kleineren Kraftaufnahme des vorderen
Kreuzbands.

Mit einer ahnlichen Methode wie Butler und Noyes (s.0.) untersuchten Vahey
und Draganich [171] Krafte im vorderen Kreuzband bei ap. Belastung. Sie be-
dienten sich neben der bereits von Butler angewandten Methode zur Kraftdiffe-
renzenmessung vor und nach Durchtrennung des LCA zusatzlicher Techniken
in Form von radiographischen Langen- und Richtungsmessungen und mathe-
matischen Berechnungen. Die Verlaufsrichtung des LCA, welche aus den
Rontgenaufnahmen berechnet werden konnte, wurde anschlie3end mit einer
kinematischen Messung von Praparaten kombiniert, um die Kraftaufnahme des
vorderen Kreuzbands einzuschatzen. Dabei kamen sie zum Schluss, dass stei-
gende anteriore Translationsbelastungen auch steigende Belastungen des vor-
deren Kreuzbands nach sich ziehen. Im Vergleich zu 20 80° und 90° waren
die Belastungen bei 100 N vorderer Schubladensimulation bei 30° Flexion mit
einem Kraftaufnahmewert des LCA von 91 N maximal.

Einen anderen Ansatz wéhlten Takai et al. [165] in Form einer Messung der
Langenveranderung und einer vergleichenden Berechnung mit Hilfe der Belas-
tungs- Verlangerungskurve (siehe 1.1.2) Dabei wurden durch jeweils acht digi-
talisierte Messpunkte an den tibialen und femoralen Ansatzstellen des LCA
Uber eine 3 D-Berechung im Koordinatensystem die Lange des Kreuzbands
bestimmt. Aus einem Vergleich mit den spezifischen Belastungs- Verlange-
rungs- Kurven des jeweiligen LCA folgte dann die Quantifizierung der Belas-
tung. Unter einer externen anterioren Translationsbelastung von 100 N berich-
teten sie entsprechend des jeweils untersuchten Beugungswinkel folgende
Kraftdaten fur das vordere Kreuzband: 127 N bei 0% 129 N bei 30°% 120 N bei
45°und 112 N bei 90°Beugung. Interessanterweise f anden sie zudem heraus,
dass sich die Kraftaufnahme des vorderen Kreuzbands erhfht, wenn man die
Bewegung des Kniegelenks im Flexionstest von finf auf einen Freiheitsgrad
limitiert.

Bei n&herer Betrachtung aller bis zu diesem Zeitpunkt erprobten Ansatze stellte

sich aber heraus, dass sich bezogen auf die Vorgehensweise der Kraftmessung
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durchgehend diverse Probleme stellten. Die Ansétze setzten entweder das Ent-
fernen des LCA zur Zugkrafttestung voraus oder etwa diverse Manipulationen
direkt am Kreuzband oder an dessen Ansatzstelle am Knochen. Fraglich bleibt
auch der Umstand, dass das Anbringen verschiedenster Messsensoren, seien
es nun Kraftmesszellen oder Kraftdehnungsstreifen am oder in unmittelbarer
Umgebung des Kreuzbands, auch die physiologische Bewegung des Kniege-
lenks behindern kénnte. Beispiele hierfr liefern etwa die Erkenntnisse von Ah-
med et al., die in ihrer Studie von 1987 [3] selbst bemerken, dass es im Bereich
von 0%40° Flexion zu Einklemmungen des Messsensors zwischen den Femur-
kondylen kommt und es auch grél3ter Vorsicht bei der Anbringung bedarf, um
Einklemmungen wahrend axialer Rotation zu vermeiden. Man kdnnte vermuten,
dass ahnliche Probleme auch bei anderen invasiven Messmethoden auftreten
konnen. Bestatigt wird dies bei Methoden bei dem Kraftmesszellen in den Kno-
chen nah der Kreuzbandansatze eingebracht werden (vgl. oben). Hier verhin-
dert die Tatsache, dass vor allem eine axiale tibiofemorale Kompressionskraft
fur Ungenauigkeiten bei der Kraftmessung sorgt, eine breitere und umfangrei-
chere Anwendung [56]. Nicht invasive indirekte Verfahren wie etwa der von But-
ler und Noyes [24] gewdahlte Ansatz verlassen sich auf eine vorher vermutete
Richtung der Kraft, um das Ausmal} der Bandspannung zu ermitteln [92].

Eine Losung dieser Probleme stellte die Verwendung von universellen Kraft-
und Drehmoment- Sensoren (UFS) zur Messung der Krafte und Momente in der
Gelenkbiomechanik dar. Fujie et al. kombinierten in einer Studie [56] einen UFS
mit einer Materialtestungsmaschine um das Belastungsausmafd und vor allem
die Belastungsrichtung des vorderen Kreuzbands zu untersuchen. Dabei eroff-
net der UFS die Mdglichkeit, Krafte und Momente entlang und um je drei Ach-
sen eines kartesischen Koordinatensystems, welches entsprechend der Lage
des Sensors definiert wird, zu messen. Somit werden alle sechs Freiheitsgrade
bei der Kraftmessung abgedeckt. Zudem ist eine Berechnung der Kraftrichtung
Uber die Definition des Koordinatensystems maoglich. Nach einer Transformation
vom kartesischen in ein polares Koordinatensystem wird die Kraftrichtung ver-
anschaulicht. Um die Kraftrichtung exakt zu definieren sind zwei Winkel von

elementarer Bedeutung: Der Elevationswinkel a und der Deviationswinkel 3.
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Der Elevationswinkel a reprasentiert den
Winkel zwischen der Projektion der LCA

Kraftlinie in die Sagitalebene und dem

Tibiaplateau, wie er augenscheinlich in
poste™™’ der lateralen oder medialen Ansicht zu
betrachten ist. Der Winkel zwischen LCA
Kraftlinie und Sagitalebene heil3t Deviati-
onswinkel B [56].

Tibj,
Mit Hilfe einer Materialtestungsmaschine

Abbildung 1-12: Elevations- und und einem verbauten UFS limitierte die
Deviationswinkel im re. Knie [S6].  Forschungsgruppe um Fuijie in ihrer Studie
ein Kniegelenk in 30° Flexionsstellung in

seinem Bewegungsausmal auf einen Freiheitsgrad. Dieser Freiheitsgrad betraf
im vorliegenden Experiment die ap. Translation, die mit Hilfe der Materialtes-
tungsmaschine erzeugt und gemessen werden konnte. Zuerst wurde das intak-
te Knie mit einer anterioren tibialen Kraft mit einer Rate von 20 mm/ min belas-
tet bis 120 N erreicht wurden. Der UFS malf3 dabei alle Krafte und Momente, die
sich wahrend der Belastung im Gelenk entwickelten; die anteriore Translation
wurde simultan von der Materialtestungsmaschine gemessen. Nach Entfernung
samtlicher Weichteile bis auf das LCA folgte eine zweite Messung nach glei-
chem Prinzip, um so zu gewahrleisten, dass nur das LCA den Widerstand der
anterioren Belastung darstellt. Dadurch, dass bei beiden Tests eine identische
Bewegung ausgeftihrt wurde, entsprachen die Krafte der zweiten Messung den
Kraften des LCA. Die exakte Reproduzierbarkeit der Bewegung wurde durch
die Beschrankung auf einen Freiheitsgrad gewahrleistet, da dieser in ap. Rich-
tung von der Materialtestungsmaschine kontrolliert wurde. Die Berechnung der

in situ Kraft und Richtung lieferte folgende Ergebnisse (Tabelle 1-5):
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Tabelle 1-5: Kraftaufnahme und Richtung des LCA [56]

Anteriore Tibiale |In Situ Kraftauf- | Elevationwinkel Deviationswin-
Translationskraft | nahme des LCA |« kel B

20N 9,3N 47,7° 12,9°

60 N 58,4 N

80 N 83,9 N

100 N 41,7° 12,5°

120 N 132,0N

Es qilt jedoch zu beachten, dass diese Werte nur den Zustand eines 30° ge-
beugten Kniegelenks widerspiegeln, welches nur einen der sechs maoglichen
Freiheitsgrade besitzt. Mit der gleichen Methode berichteten Xerogeanes et al.
[186], die Messungen bei 30°und 90°mit 100 N ante riorer Kraft durchfuhrten,
von LCA Belastungen mit 114,1 N (309 bzw. 90,8 N (909. Nach anatomischen
Kontrollmessungen bemerkten sie wie auch Fujie et al. [56], dass die von lhnen
errechneten Winkel a und B, der anatomischen Verlaufrichtung des LCA ent-
sprachen.

Mit dem Einsatz von Roboterarmen wurde spater dann auch das Problem der
Beschrankung des Freiheitsgrades gelost. Einer ersten Beschreibung der
Technik mit kombinierten UFS Robotersystemen von Fujie [57] folgten kurze
Zeit spater erste Versuche mit dieser Methode, um die Kraft im LCA zu messen
[149]. Das Robotermesssystem ist in der Lage, Bewegungen in sechs Frei-
heitsgraden sowohl kraft- als auch positionsgesteuert exakt zu kontrollieren.
Gleichzeitig kdbnnen so auch externe Manipulationskrafte wie z.B. Rotations-
momente oder Translationskrafte angebracht werden. In den im Folgenden er-
lauterten Ergebnissen wird der Roboter eingesetzt, um den so genannten pas-
siven Flexionsweg zu ermitteln, bei welchen in allen Freiheitsgraden minimale
Gelenkkrafte auftreten. Zudem findet er Anwendung zur Messung der LCA Kraft
unter externer Manipulation in jenem passiven Flexionsweg [93]. Die Berech-
nung der LCA- Kraft erfolgt aus der gemessenen Kraftdifferenz zwischen Mes-
sungen mit und arthroskopisch durchtrenntem LCA. Zur Erklarung weiterer

Einzelheiten zum UFS Robotersystem sei auf die Kapitel 2.5 verwiesen.
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Sakane et al. [152] untersuchten die Zusammenhange zwischen Flexionswin-
kel, anteriorer Translationskraft und resultierender Kraftaufnahme und kamen

zu denen in Abbildung 1-13 dargestellten Ergebnissen.

In 51t Force [N)

Abbildung 1-13: Kraftaufnahme in Abhangigkeit von Flexion und anteriorer
Belastung [152]

Die folgende Tabelle gibt einen Uberblick tiber Ergebnisse aus anderen For-

schungen mit einem kombinierte UFS/ Robotersystem Ansatz.
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Tabelle 1-6: Kraftaufnahme des LCA bei UFS/ Roboter Messungen

) ] ) ] Kraftaufnahme
Autoren Flexionswinkel Externe Manipulation
des LCA
15° 110,6 N
Sakane et al. [152] 110 N anteriore Translationskraft
90° 71,1 N
0° 113N
Kanamori et al. [77] 30° 134 N anteriore Translationskraft 106 N
90° 71N
10 Nm interne Rotation 69 N
0° 10 Nm interne Rotation+ 10 Nm
83N
Valgus
10 Nm interne Rotation 66 N
Kanamori et al. [78] 15° 10 Nm interne Rotation+ 10 Nm 93 N
Valgus
10 Nm interne Rotation 40 N
30° 10 Nm interne Rotation+ 10 Nm
64 N
Valgus
134 N anteriore Translationskraft 129 N
15°
10 Nm interne Rotation+ 10 Nm
82N
Valgus
Woo et al. [183]
134 N anteriore Translationskraft 129 N
30°
10 Nm interne Rotation+ 10 Nm
72N
Valgus
0° ~119 N
15° 133N
Li et al. [88] 30° 130 N anteriore Translationskraft ~140 N
60° ~115N
90° ~80 N
0° 134 N anteriore Translationskraft 91N
134 N anteriore Translationskraft 125N
15° 5 Nm interne Rotation+ 10 Nm Va-
82N
Igus
Wuetal. [185] 30° 134 N anteriore Translationskraft 115
5 Nm interne Rotation+ 10 Nm Va-
70N
Igus
45° ) ) 103 N
134 N anteriore Translationskraft
90° 79N

24




Einleitung

1.1.2.3 Belastung im dynamischen Kniemodell

Im Gegensatz zur Betrachtung bei rein passiver Bewegung steht bei den Unter-
suchungen im aktiven dynamischen Kniemodell die Muskulatur im Mittelpunkt.
Dieses Modell, bei welchem die Rolle der Muskulatur und deren Auswirkung auf
die Kraftentwicklung innerhalb des Gelenks elementar ist, spiegelt eine Situati-
on dar, die weitaus starker mit den realen in vivo Verhéaltnissen zu vergleichen
ist. Um eine moglichst genaue Einschatzung tber die Kreuzbandbelastung bei
alltaglichen Aktivitaten wie z.B. Gehen oder Aufstehen aus einem Stuhl zu er-
halten, ist es erforderlich, die jeweils wirkenden Muskeln bei der Simulation von
gewichtsbetonten Belastungen im Labor mit einzubeziehen.

Auswirkungen von muskularen Belastungen auf das Kniegelenk wurden bereits
in vielen Studien untersucht. Man fand heraus, dass eine isolierte Anspannung
des M. quadriceps die Dehnung (Strain) des LCA bei niedrigen Flexionswinkeln
erhoht [10] [14] [40] [41] [141]. Beynnon et al. fihrten auf3erdem zahlreiche in-
vivo Versuche durch [13, 14, 17, 18] [19], bei denen die Patienten durch eine
arthroskopische Anbringung mit einem Dinnschicht- Dehnungs- Messwandler
(HEST) oder einem differentialen variablen Widerstandsmesswandler (DVRT)
auf dem Kreuzband versorgt wurden.

In einer zusammenfassenden Studie von vorangegangenen Arbeiten [13] wur-
den die Ergebnisse dieser in vivo Messmethode dargestellt. Die jeweilige Deh-

nung bei entsprechender Belastung ist in Tabelle 1-7 dargestellt.

25



Einleitung

Tabelle 1-7: LCA Dehnung bei verschiedenen Belastungen [13]

Maximale Dehnung
(%)

Isometrische Quadricepskontraktion bei 15°Flexion 4,4

Belastungsart

Kniebeuge mit Beugehilfe 4,0
Aktive Flexion/ Extension mit 45 N Ful3gewicht 3,8
Kniebeuge 3,6
Aktive Flexion/ Extension ohne Ful3gewicht 2,8

Simultane Kontraktion des M. quadriceps und der ”g
ischiocruralen Muskeln bei 15°Beugung ’

Isometrische Quadricepskontraktion bei 30°Flexion 2,7

Isometrische Kontraktion der ischiocruralen Muskula-

tur bei 15°Beugung 06
Simultane Kontraktion des M. quadriceps und der 0.4
ischiocruralen Muskeln bei 30°Beugung

Simultane Kontraktion des M. quadriceps und der 0.0
ischiocruralen Muskeln bei 60°oder 90°Beugung
Simultane Kontraktion des M. quadriceps und der 0.0
ischiocruralen Muskeln bei 90°Beugung

Isometrische Quadricepskontraktion bei 60° oder 90° 0.0
Beugung

Isometrische Kontraktion der ischiocruralen Muskula- 0.0

tur bei 30° 60°oder 90°Beugung

Im Gegensatz zu der grol3en Anzahl von Studien, die vorwiegend die Dehnung
des LCA und die kinematischen Anderungen im dynamischen Kniemodell mit
simulierter Muskelkraft untersuchen, ist die Auswahl der Veroéffentlichungen,
welche exakt die Kraftaufnahme des vorderen Kreuzbands quantifizieren, eher
als sparlich zu betrachten. More et al. [115] simulierten in einem vertikal ange-
ordneten Kniekinemator in einer “geschlossenen Kette“- Situation eine Flexion
mit 45 N Korpergewicht. Dieses Korpergewicht sorgte flr eine Anspannung in

der Sehne des M. quadriceps, welche durch eine Kraftmesszelle registriert wur-
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de. Durch eine synthetische LCA Plastik, welche eine zusatzliche Ring-
Kraftmesszelle enthielt, wurden direkt die auftretenden Kréfte im Kreuzband
gemessen.

Maximale Kraftwerte wurden bei voller Extension (ca. 53 N) und bei 30°Flexion
mit ungefdhr 56 N angegeben. Zunehmende Flexion &uf3erte sich in eine Ab-
nahme der Krafte im vorderen Kreuzband auf ein Minimum von ca. 5 N bei 90°
Beugung. Das zusatzliche Anbringen einer konstanten Kraft der ischiocruralen
Muskulatur von 90 N resultierte in einer maximalen Reduktion der LCA Kréfte
um etwa 36 N bei 30°Flexion.

Unterschiedliche Auswirkungen von Ubungen mit offener oder geschlossener
Kette wurden im in vivo Versuch von Lutz et al. [96] in einer Studie veroffent-
licht. Sie kamen dabei zu dem Ergebnis, dass Beugung und Streckung in der
geschlossenen Kette signifikant kleinere Belastungen fur das LCA bedeuten als
die gleichen Bewegungen in offener Kette. Maximalbelastungswerte fur das
vordere Kreuzband von 285 N wurden bei 30°gefunden .

Im mathematischen Model einer simulierten Kniebeuge liegt das Maximum der
Kreuzbandbelastung bei voller Extension im Bereich von ca. 200 N [159]. Ahnli-
che Berechnungen fir das normalen Laufen auf flachem Untergrund deuten
auf eine maximale Belastung des LCA von etwa 300 N in der frihen Hockphase
hin [160].

Messungen in einem kombinierten UFS/ Robotersystem, die sich bereits bei der
Erforschung der LCA Belastung bei passiver Bewegung als Uberaus nutzlich
erwiesen hatten, wurden auch herangezogen, um weitere Erkenntnisse Uber die
Belastungen im muskelbelasteten Knie zu gewinnen. Li et al. [89] simulierten
dabei eine isometrische Extension mit einer konstanten Muskelkraft von 200 N
(M. quadriceps) bzw. 80 N (ischiocrurale Muskulatur), die sie durch ein am
Femur angebrachtes Kabelzugsystem wirken lie3en. Mit 200 N Kraftbelastung
der Quadricepssehne vergroRerte sich die in situ Kraftaufnahme des LCA von
voller Extension bis 15° Flexion und fiel danach wieder zunehmend ab. Das
Maximum von 44,9 N wurde bei 15° Flexion beobachtet. Das zusatzliche An-
bringen einer Kraft von 80 N auf die ischiocruralen Muskeln sorgte flr eine sig-

nifikante Reduzierung der Kreuzbandkrafte bei 153 0°und 60°. Die hdchsten in
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situ Kréafte wurden bei 15°zu 34,7 N reduziert, was einer Abnahme um 23 %
verglichen mit der isolierten Quadricepsbelastung darstellt.

Spéatere Studien [90] mit der identischen Methode jedoch mit héheren Belas-
tungen von 400 N Quadriceps- und 200 N ischiocruraler Muskelkraft zeigten
eine ahnliche Tendenz des Belastungsverlaufs im LCA bei verschiedenen Fle-
xionswinkeln. Hier zeigten sich Belastungsspitzen von 71,7 N bei 30°Flexion im
Falle einer isolierten Anspannung des M. quadriceps. Die Krafte im vorderen
Kreuzband bei verschiedenen Flexionswinkeln unter unterschiedlichen Muskel-
belastungen (Quad: 400 N Quadricepskraft, Quad/ Ham: kombiniert 400 N
Quadricepskraft und 200 N ischiocrurale Belastung, Ham: 200 N ischiocrurale
Belastung) sind aus Abbildung 1-14 ersichtlich.

- Es muss jedoch zusammen-

fassend bemerkt werden,

100 : N Quad e _ ) _
‘ F OQuad/Ham dass die Anséatze der bishe-
" 1 Ham — - rigen UFS/ Roboter Mes-
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Abbildung 1-14: In- situ LCA Krafte bei unter- Flexion hinweg der physiolo-
schiedlichen Flexionswinkeln und Muskelbelas-
tungen [90]

gischen Realitat entsprechen
kann.

Daten Uber die Kraftbelastung des LCA in einer “geschlossenen Kette“- Situati-
on wie sie etwa bei einer Kniebeuge auftritt sowie eventuelle Manipulationen
wie etwa die Simulation einer vorderen Schublade oder das Anbringen von Ro-
tationsmomenten sind in der Literatur fur das durch Korpergewicht belastete

dynamische Kniegelenk bis heute nicht zu finden.

1.1.3 Mathematische Modelle

Mathematische Modelle simulieren die Bewegung und die Belastungen des

humanen Kniegelenks. Diese Modelle bieten aul3erdem weitere Mdglichkeiten,
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um die komplexen biologischen Strukturen néher zu analysieren und darzustel-
len [179]. Altere Modelle fassen die Kreuzbander als eine Viergelenkkette auf
[113], ignorieren jedoch jegliche Krafte in den Strukturen des Gelenks [179].
Andere Ansatze definieren dabei die Bander und die Kapsel mit Hilfe von sie-
ben nichtlineare Federn, wobei die dreidimensionale Geometrie der Gelenk-
oberflache durch eine Polynomenfunktion beschrieben wird [179]. Mit diesem
Model kénnen in Abhangigkeit zum jeweiligen Flexionswinkel die Position des
Femurs relativ zur Tibia, Krafte in den Bandern, die Verlangerung der Bander,
die Position der Kontaktpunkte sowie das Ausmalfd und die Richtung der Kon-
taktkrafte berechnet werden. Neuere Modelle beschreiben deformierbare Ge-
lenkflachen [20] und nitzen Methoden mit dreidimensionalen finiten Elemen-
ten, um das Verhalten der Bander genauer zu charakterisieren [47, 91, 132]. Mit
Hilfe dieser computergestltzten Modelle ist es heutzutage moglich, Kérperge-
wichts- sowie Muskelkrafte zu simulieren, verschiede Prothesen und Ersatz-
plastiken bezlglich ihrem Einfluss auf die Biomechanik zu testen oder die
Kraftverteilung im vorderen Kreuzband zu beschreiben [91].

Durch die immer héhere Leistungsfahigkeit der Computer sind die mathemati-
schen Modelle, welche heute verflugbar sind, sicherlich aussagekréftige Hilfs-
mittel fur die funktionelle Analyse des Knies oder fir die Evaluation von diag-
nostischen und chirurgischen Prozeduren [20]. Es muss jedoch auch bemerkt
werden, dass mathematische Modelle zwar als Hilfsmittel benutzt werden kon-
nen, jedoch keinesfalls in der Lage sind, umfassende klinische und experimen-
telle Studien komplett zu ersetzen [47].

1.2 Das pathologische Kniegelenk

Aufgrund der Groéf3e und der ausgepragten biomechanischen Komplexitat sind
die Erkrankungen, die das menschliche Kniegelenk betreffen, aul3erordentlich
vielfaltig. Eine genaue Ausfuhrung der mannigfaltigen Erkrankungen wirde den
Umfang dieser Arbeit sprengen, weswegen hier nur eine Ubersicht nach Wirth

und Jager [178] zur Darstellung kommt:
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Angeborene Deformitaten im Kniebereich:
Angeborene Kniegelenkluxation, Genu recurvatum, Genu varum, Genu va-
Igum, Angeborene Kontrakturen, Fehlbildungen der Patella, Angeborene

Patellaluxation, Scheibenmeniskusus, Meniskusganglion, Plicasyndrom,;

Erworbene Erkrankungen des Kniegelenks:
Habituelle Patellaluxation, Genu recurvatum, Genu varum, Genu valgum,
Kontrakturen, Meniskusschaden, Kapsel-Band-Schaden, Kniekehlenzys-

ten;

Degenerative Erkrankungen des Kniegelenks:
Chondropathia patellae, Osteopathia patella, Osteochondrosis dissecans,
Osgood-Schlattersche Erkrankung, Spontane Osteonekrose Ahlback,
Gonarthrose;

Entzundliche Erkrankungen des Kniegelenks:
Kniegelenkempyem, Rheumatoide Veranderungen bei Infektionskrankhei-
ten, Spezifische Entzindungen (Tuberkulose, Lues), Schleimbeutelent-
zuindungen des Kniegelenks, Hoffasche Erkrankung;

Neurogene Erkrankungen des Kniegelenks:

Tabische Arthropathie.

Die folgenden Ausfihrungen beschranken sich auf die erworbenen Bandscha-
den, die zur Ruptur fihrenden Mechanismen, die Indikation zum Ersatz sowie

auf die operativen Mdglichkeiten des adaquaten Kreuzbandersatzes.

1.2.1 Vordere Kreuzbandruptur

Es herrscht bis heute keine Einigkeit Gber den speziellen Mechanismus der
vorderen Kreuzbandruptur. Jedoch existieren grundsatzlich zwei voneinander
abgrenzbare allgemeine Mechanismen: Der Kontaktmechanismus und der
Nicht-Kontakt Mechanismus [174] [21] [48] [156]. Dabei geht man davon aus,

30



Einleitung

dass beim Nicht-Kontakt Mechanismus mit einer exzentrischen Quadricepskon-
traktion bei 20°Beugung ein Valgusmoment und eine interne Rotation der Tibia
auftritt, was schlussendlich zum Riss des Bands fihrt [21, 28, 36, 71, 111].
Beim Kontaktmechanismus sorgt eine Valguskraft von der lateralen Seite fir die
Durchtrennung des LCA [21]. Risse des vorderen Kreuzbands sind zudem fast
unausweichlich mit einem in der Magnetresonanztomographie sichtbaren Kno-
chenddem verbunden [175] [16]. Betrachtet man die Haufigkeit des jeweiligen
Mechanismus, der zur Ruptur fihrt, so lasst sich feststellen, dass die Verlet-
zung ohne externe Krafteinwirkung in ungefahr dreiviertel aller Falle ursachlich
ist [125] [122] [175]. Dieses zeigt sich vor allem in Risikosportarten wie Ameri-
can Football, FuRball und Basketball, bei welchen die Rate an Kreuzbandrissen
hoch ist [125]. Die hochste Inzidenz zeigt sich im Bereich der Hobby-Skifahrer
[139]. Beim Skifahren sowie bei den anderen o.a. Sportarten sind Bewegungen
wie Landungen aus dem Sprung, schnelle Richtungswechsel und Drehbewe-
gungen, rasantes Beschleunigen oder abruptes Abstoppen elementar und somit
als charakteristische Bewegungen bei vorderen Kreuzbandrupturen identifiziert.
Auffallig ist die Tatsache, dass weibliche Athleten ein zwei bis achtmal hheres
Risiko haben, eine Verletzung des LCA zu erleiden [71]. Als Griinde hierfur gel-
ten extrinsische Faktoren wie Korperbewegung im Sport, muskulare Kraft und
Koordination, Schuhoberflachenkontakt und Auspragung der Geschicklichkeit
und Kondition, sowie die intrinsische Faktoren Quadriceps femoris Winkel [71],
Gelenk Laxheit, LCA GroRRe, GrofRe der Fossa intercondylaris und Beinach-
senausrichtung [9].

1.2.2 Indikation zum Kreuzbandersatz

Die Indikation zur operativen Rekonstruktion ist bis heute nicht universell und
klar fur das Gesamtkollektiv an Patienten mit entsprechenden Traumata oder
chronischen Verschlei3erscheinungen gestellt. Es gibt keinen eindeutigen Test
oder gar ein Testprotokoll, welches sich auf allen Patienten anwenden lasst.
Zunachst ist es adaquat zu entscheiden, ob invasive oder nicht invasive Wie-
derherstellungsmalinahmen angestrebt werden sollen. Zu den Faktoren, die

diese Entscheidung maRRgeblich beeinflussen zahlen u.a. die Aktualitat der Ver-
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letzung, das Auftreten oder Ausbleiben von Begleitverletzungen, das Alter und
die korperliche Aktivitat des Patienten, der Grad der Instabilitat, die Art der vor-
deren Kreuzbandverletzung sowie die Eignung eines Patienten fir eine be-
stimmte Operationstechnik und entsprechen folgende Rehabilitationsmal3nah-
men und Moglichkeiten [75]. Auf diese Faktoren wird im Folgenden genauer
eingegangen. Was den Zeitpunkt der Operation nach einem akuten Trauma
betrifft, so ist es laut Shelbourne [158] nicht erstrebenswert, eine Ersatzplastik
friher als zwei Wochen nach dem Trauma einzusetzen, da zum Eingriffszeit-
punkt eine Abschwellung, ein Rickgang der Entziindung sowie ann&ahernd
normale Bewegungsausmale bei Flexion und Extension wieder hergestellt sein
sollten. Der Zeitpunkt des Eingriffs kann jedoch bei Bedarf des Patienten auch
problemlos verzégert werden bis die Entzindungsreaktion zurickgegangen
und der Patient bereit fir die Operation ist (Schulferien, Urlaub, etc). Eine Ver-
schiebung von einigen Monaten ist nicht maf3geblich, wenn der Patient Aktivita-
ten vermeidet, welche zu erneuten Verletzungen fihren oder zusatzlichen
Schaden fur das Gelenk bewirken kénnen [158].

Bei der Verletzung des LCA ist es theoretisch mdglich, dass auch andere, das
Knie stabilisierende Weichteile in Mitleidenschaft gezogen werden kdnnen. Ein
strikt isolierter Riss des vorderen Kreuzbands scheint aus physiologischer Sicht
als fast unmdglich zu gelten [75] [16]. Etwaige zusétzliche Verletzungen ande-
rer Strukturen (Knochen, Menisken, kollaterale Bander, Kapsel, etc.) bedirfen,
was die Art sowie die Durchfuihrung einer vorderen Kreuzbandplastik betrifft,
zusatzlichen Uberlegungen und Vorgehensweisen. Es gilt zum Beispiel generell
als sinnvoll zum Zeitpunkt einer Kreuzbandoperation einen zuséatzlich gescha-
digten Meniskus sofort in einer Operation zu versorgen [35].

Der Lebensstil eines Patienten ist wohl derjenige Faktor, der im angegebenen
Umstand den grofdten Einfluss zu haben scheint [75]. Es ist entscheidend, ob
ein Patient korperlich aktiv ist und in welchem Mal3e Sport oder Alltagsarbeiten
eine Belastung flir eine unter Umstanden eingebrachte Kreuzbandplastik dar-
stellen werden. Patienten, die in ihrem Alltag Belastungen wie etwa schnelles
Rennen mit abrupten Richtungswechseln oder vermehrtes Treppensteigen oder

sonstige vermehrte Belastungen der unter GliedmaRRen zu bewaéltigen haben,
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sind wohl bei eine kompletten Kreuzbandruptur durchaus besser mit einer Er-
satzplastik versorgt als solche Patienten die nur mafig im Alltag aktiv sind und
denen unter Umstanden bei Kreuzbandteilrissen auch mit einer entsprechenden
konservativen Therapie geholfen werden kann. Auch was die absolut nétige
Wiederherstellung der muskularen Defizite postoperativ betrifft, ist es nicht ver-
wunderlich, dass Patienten mit entsprechender “sportlicher® Vergangenheit
durchaus in der Lage sein kénnen, schnellere und zufriedenstellendere Ergeb-
nisse zu erzielen als sportlich inaktive Patienten, welche vielleicht schon
praoperativ Uber offensichtlich schlechtere muskuléare Stabilisationsmoglichkei-
ten des Knies verfiigen.

Die Frage des Alters lasst sich anschlielBend eher als Faktor von geringerer
Gute erwahnen. Laut Johnson [75] wird das Alter von 40 Jahren als eine Art
cut-off betrachtet, wobei dies nicht am Alter an sich liegen durfte, sondern wohl
eher an der Tatsache, dass altere Menschen unter Umstanden eine geringere
korperliche Aktivitat an den Tag legen. Die Auswirkungen jener koérperlichen
Minderaktivitat wurden bereits oben beschrieben.

Auch der Grad der Instabilitat ist ein Faktor, der hinsichtlich der Operationsindi-
kation nicht zu vernachlassigen ist. Es wird angenommen, dass Patienten mit
praoperativ strafferen Bandern des Kniegelenks auch postoperativ bessere Re-
sultate erzielen als Patienten mit physiologisch unstabilen Gelenken. Dies wird
nicht zuletzt auf die Vermutung zuriickgefiihrt, dass Patienten mit stabileren
Bandstrukturen auch starkere Stabilisatoren zweiten Grades (Muskeln, Kapsel)
haben [26]. Noch deutlicher erscheinen diese Umstadnde vor allem auch bei
konservativen Behandlungsformen von Kreuzbandverletzungen. Johnson und
Kollegen [75] stellen in einer Studie zudem fest, dass es tolerabel sei, eine ge-
ringe Instabilitdt verbunden mit einem mehr als 50 % intakten vorderen Kreuz-
band konservativ zu behandeln, wobei ein Riss, der tber 50% des Kreuzbands
betrifft und mit einer starken Instabilitéat einhergeht, wohl eher operativ versorgt
werden sollte. Bei einer operativern Versorgung muss der Patient jedoch eine
gewissen Compliance an den Tag legen; muss man sich doch bewusst werden,
dass eine operative Versorgung der vorderen Kreuzbandverletzung mit einem

erheblichen Aufwand an RehabilitationsmalRnahmen einhergeht. Allein die
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Dauer (teilweise uUber ein Jahr) und die Intensitat der postoperativen Trainings-
malnahmen stellen erhebliche Belastungen fir den Patienten dar. Jene Belas-
tung in Form der Rehabilitation nach dem Eingriff wird aber heutzutage in der
Literatur als der wohl wichtigste Faktor im Hinblick auf eine erfolgreiche Wie-
derherstellung der normalen Belastbarkeit nach einer Kreuzbandoperation an-
gesehen. Neben der Operation an sich ist die anschlieende Physiotherapie
das Schlisselelement in einer zufrieden stellenden Versorgung von Kreuzband-

rissen [75].

1.3 Operationstechniken fur den vorderen Kreuzbande  rsatz

In den vergangenen 30 Jahren fand eine extensive Entwicklung der Prozeduren
der operativen Kreuzbandrekonstruktion statt [16]. Wurde das vordere Kreuz-
band aufgrund der Unkenntnis seiner biomechanischen Bedeutung in den 70er
Jahren des letzten Jahrhunderts noch vollstandig entfernt, so ging man in den
USA bereits Ende 1970 bis Anfang 1980 mit wachsendem Verstandnis der
Wichtigkeit dieser Struktur fir die Bewegung des Kniegelenks dazu uber, geris-
sene Kreuzbander mit autogenen bzw. teilweise auch mit allogenen Materialien
Zu ersetzen [6, 7, 126]. Bis zur Entwicklung der Arthroskopietechnik wurde fri-
her vor allem mit Hilfe der Arthrotomie operiert [16]. Neben den autogenen
Transplantatoptionen kann das Kreuzband auch mit synthetischen Materialien
(GORE TEX, Trevira hochfest, etc.) oder allogenen Geweben aus tierischem
oder patientenfremden Materialien ersetzt werden. Da autogene Materialien
heutzutage aber weitaus haufiger zum Einsatz kommen, werden die Ausfuh-
rungen im Folgenden auf diese beschrankt. Was die spezielle Technik betrifft,
so werden Kreuzbandersatzplastiken auf verschieden Weisen operiert. Dabei
kommen ein- oder zwei Inzisionstechniken zum Einsatz, es wird intra- oder ext-
ra artikular rekonstruiert; man hat die Moglichkeit je nach gewahlter Methode
mit einem oder zwei femoralen oder tibialen Bohrtunnel zu arbeiten und auch
die jeweilige Fixierung der Ersatzplastik wird variiert [16]. In den letzten Jahren
werden die Patellarsehne sowie eine Kombination der M. semitendinosus und
M. gracilis Sehnen am haufigsten fur die Rekonstruktion des LCA eingesetzt
[66]. Auf diese beiden am Weitesten verbreiteten autogenen Transplantate soll

im Folgenden naher eingegangen werden.
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1.3.1 Bone - Patella - Tendon Bone Plastik

In den letzten zwei Dekaden galt die Patellarsehne als der Goldstandard fir die
operative Widerherstellung des vorderen Kreuzbands [66] [54]. Bis heute ist
diese Art des Kreuzbandersatzes die am h&aufigsten verwendete operative Ver-
sorgung eines Patienten mit gerissenem LCA [65] [79] [134].

Bei dieser Methode wird im Normalfall das zentrale, mittlere Drittel der ipsilate-
ralen Patellarsehne sowie die jeweiligen kndchernen Ansatzstellen an Patella
und Tibia entnommen und als Plastik verwendet. Somit entsteht eine Knochen-
Patellarsehnen-Knochen Plastik (BPTB). Durch die Enthnahme des Transplan-
tats mitsamt den Knochenbldcken ergibt sich ein Vorteil dieser Technik: Durch
die Knochenbldcke entsteht eine Art “Knochen zu Knochen* Verschmelzung an
den Insertionsstellen, was zu einer friheren und kréaftigeren Einheilung der
Plastik fuhrt [110] [82]. Zudem ist die Patellarsehne, was die initiale Kraft betrifft,
die ca. 160 % des intakten LCA betragt, die kraftigste Materialldsung fur die
operative Wiederherstellung des Kreuzbands [123]. Eine weiterer Vorteil be-
steht in der Tatsache, dass durch die Verwendung der Patellarsehne keine sig-
nifikante stabilisierende Struktur des Knies geopfert werden muss [30] [54] [84].
Zu den Nachteilen der BPTB Plastik gehtren Druckempfindlichkeit, infrapatella-
re Sensibilitatsstérungen, vordere Knieschmerzen, Probleme des Knie- Exten-
soren- Mechanismus, Flexionskontrakturen sowie die Unfahigkeit sich auf den
Boden zu knien oder Schmerzen beim Knien bei 40-60 % der Patienten [79]
[157]. Es qilt jedoch zu erwahnen, dass einige Autoren davon ausgehen, dass
die o.a. Komplikationen nicht primar auf die Entnahme des Transplantats son-
dern auf die mangelnde Muskelkraft und Bewegung vor allem in Richtung Hype-
rextension in der postoperativen Phase zurlck zu fihren sind [157] [151]. Diese
Annahme zeigt die Wichtigkeit einer adaquaten gezielten postoperativen Reha-

bilitation mit dem Ziel der Erreichung des vollen Bewegungsausmalies.

1.3.2 Hamstring Plastik

Obwohl die BPTB Plastik bis heute wohl den Goldstandard der operativen
Kreuzbandversorgung darstellt, wird die Hamstring Plastik in den letzten Jahren
immer popularer. Bei der kombinierten Technik werden die Sehnen des M. se-
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mitendinosus und des M. gracilis entnommen und als Kreuzbandersatz ver-
wendet. Da sich herausgestellt hat, dass die Zugfestigkeit dieser Sehnen nur
etwa ca. 50-70 % des nativen LCA betragt, werden die einzelnen Sehnen kom-
biniert oder oft doppelt oder sogar vierfach geschichtet, um eine ausreichende
Festigkeit und einen entsprechenden Durchmesser zu erreichen [110] . Die be-
notigten Sehnen werden meist am ipsilateralen Knie entnommen und nach ent-
sprechender Kombination und Schichtung in das Kniegelenk eingebracht. Es
wird argumentiert, dass die Vorteile dieser Methode vor allem in einer geringe-
ren Morbiditat an der Entnahmestelle liegen [110]. Verglichen mit der BPTB Me-
thode entsteht an der Entnahmestelle aul3erdem eine kleinere Narbe, was zu
einem zusatzlichen kosmetischen Vorteil beitragt [110]. Geringere Sensibilitats-
ausfalle und weniger bis keine Schmerzen beim Knien sind weitere Vorteile der
Hamstring Plastik [79]. Als nachteilig hat sich herausgestellt, dass reine Seh-
nentransplantate langere Einheilungszeiten [110] [15] und komplexere Fixie-

rungsmethoden bendtigen.

1.3.3 Single Bundle Reconstruction

Wie bereits in 1.1 beschrieben besteht das LCA aus mindestens zwei Faser-
bindeln. Die Standardtechnik, das vordere Kreuzband zu ersetzten, entspricht
jedoch rein anatomisch nur der Wiederherstellung des anteromedialen Blundels,
wohingegen das posterolaterale Bundel vor allem in der weiteren Vergangen-
heit bei der Rekonstruktion keine Beachtung fand [114]. Bei der Single Bundle
Reconstruction wird jeweils nur ein Tunnel im Femur und in der Tibia gebohrt, in
welche die entsprechende Plastik dann eingepasst und je nach ausgewahlter
Methode fixiert wird. Diese Verfahren wird als sicher und zuverlassig und ver-
gleichsweise einfach zu Erlernen beschrieben [86].

1.3.4 Double Bundle Reconstruction

In den letzten Jahren hat sich jedoch zunehmend die Aufmerksamkeit auf die
so genannte Double Bundle Reconstruction gerichtet. Hierbei wird das vordere
Kreuzband entsprechend seinen anatomischen Gegebenheiten mit seinen zwei
Faserbindeln rekonstruiert [55] [29]. Beflrworter dieser Technik argumentieren,
dass die Single Bundle Reconstruction eng mit einer persistierenden Instabilitat
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bei funktionellen Tests sowie mit degenerativen Verdnderungen in der radiolo-
gischen Bildgebung assoziiert sei [55] [50] [74] [144] [145]. Zudem wird ange-
fuhrt, dass bisherige Rekonstruktionen mit der Single Bundle Reconstruction
nicht in der Lage seien, die normale Kinematik des Knies wiederherzustellen
[166]. In passiven Bewegungsstudien mit Kadaver-Knien wurde herausgefun-
den, dass die Rekonstruktion mit zwei Faserbundeln bessere biomechanische
Resultate im Bereich der Rotationsstabilitat liefert [188]. Nachteile der Double
Bundle Reconstruction liegen vor allem im Bereich der Komplikationen in Form
von schwierigeren Revisionen bei zwei Tunneln, hdherer Wahrscheinlichkeit
von falschen Tunnelplatzierungen, héherer Gefahr von Tunnelbriichen und sup-
rakondylaren femoraler Frakturen sowie vermehrtem Auftreten von Einklem-
mungen des Transplantats [29] .

Vergleicht man die klinischen Resultate der Single und Double Bundle Metho-
de, so bleibt festzustellen, dass die Double Bundle Technik bisher in randomi-
sierten kontrollierten Studien keine signifikanten Vorteile aufweist [114].

Auch der Vergleich von klinischen Resultaten der Hamstring und BPTB Plastik
lasst keine eindeutigen Schliisse auf die Uberlegenheit eines Transplantats zu
[16]. Es wird jedoch angenommen, dass Patienten mit chronischen LCA Ruptu-
ren eher von einer BPTB Plastik profitieren, wohingegen akute Risse wohl zur
gleichen Zufriedenheit auch mit einer Hamstring Plastik versorgt werden kon-
nen [75].

Wahrend sich die technischen Mdglichkeiten der Double Bundle Reconstruction
mit viel versprechenden Aussichten jedoch mit bisher eher geringer Evidenz
weiterentwickeln, scheinen andere wichtige Faktoren bei der Behandlung der
Patienten auf der Strecke zu bleiben. Diese Faktoren beinhalten eine sorgfaltige
Auswahl von Patienten und deren Information, die Wichtigkeit der Verhaltens-
anderung und funktionell gultige Kriterien, nach welchem man den Zeitpunkt der
Ruckkehr zu sportlichen Aktivitdten bestimmen kann [118] [119].

Neben der Art der verwendeten Plastik spielen sicher auch die unzahligen Még-
lichkeiten der Fixierung, die genaue Platzierung der Bohrtunnel, sowie eine
ordnungsgemalie Rehabilitation nach Kreuzbandersatz eine entscheidende

Rolle fir das Ergebnis jedes einzelnen Patienten.
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1.4 Fragestellung und Hypothese

Im Mittelpunkt der aktuellen Diskussion der Versorgung von vorderen Kreuz-
bandrupturen scheinen die unzahligen Techniken und Materialen zu stehen. Es
entsteht der Eindruck, dass die Diskussion um die Rekonstruktionsmethoden,
die Erforschung der komplexen Biomechanik des nativen LCA zu verdrangen
scheint. Dies birgt eine gewisse Gefahr, da doch gerade die genaue Kenntnis
der Biomechanik des vorderen Kreuzbands die Grundlage jeder erfolgreichen
Rekonstruktion ist. Nur das zukiinftige Verstandnis der Komplexitat der Biome-
chanik, Kinematik und der Heilungsprozesse des vorderen Kreuzbands kann zu
einer idealen Behandlung fuhren [75]. Die vorliegende Arbeit stellt eine neue
Methode zur Erforschung jener elementaren Biomechanik des LCA unter kor-
pergewichtssimulierter Belastung vor. Mit dieser Methode sollen folgende Fra-

gen beantwortet werden:

* Wie hoch ist die Kraftaufnahme des vorderen Kreuzbands unter einer
einbeinigen Koérpergewichtssimulation von 100 N

» Bei welchen Flexionswinkeln wird die Kraftaufnahme des vorderen
Kreuzbands unter einer einbeinigen Kérpergewichtssimulation von 100 N
maximal

* Welchen Einfluss haben eine anteriore Translationsbelastung von 50 N
und eine interne Rotationsbelastung von 5 Nm auf die Kraftaufnahme
des Kreuzbands unter einer einbeinigen Korpergewichtssimulation von
100 N

Diese Fragen sollen mit Hilfe der folgenden Nullhypothesen Uberprift werden.
Die Festlegung des Testniveaus erfolgt bei a=0,05. Die Verwerfung dieser Null-

hypothesen wird auf dem 5 % Niveau vollzogen:

HO (1):
In einer simulierten Flexionsbewegung mit Muskelbelastung im physiologischen
Bereich gibt es keinen signifikanten Unterschied der Kraftaufnahme des LCA

bei verschiedenen Flexionswinkeln
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HO (2):

In einer simulierten Flexionsbewegung mit Muskelbelastung im physiologischen
Bereich haben externe tibiale Belastungen (anteriore Translationskraft (ATF)
und isoliertes internes Drehmoment (ITT) keinen Einfluss auf die Kraftaufnahme
des LCA

Um diese Fragen zu beantworten wurden in der vorliegenden Arbeit neun frisch
gefrorene humane Leichenkniepraparate verwendet, welche mit Hilfe eines ge-
koppelten Kniekinemator/ Robot UFS Test Systems entsprechenden Korperge-
wichtssimulationen und Belastungszustanden ausgesetzt wurden. Die resultie-
renden Kraftbelastungen fir das LCA wurden detektiert und quantitativ verglei-

chend erfasst.
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2 Material und Methoden

2.1 Kniepraparate

Bei den verwendeten Kniepréaparaten handelte es sich um neun frisch gefrorene
humane Kadaver der linken unteren Extremitét, welche von einer lizenzierten
Gewebespenderbank (IIAM, Jessup, PA, USA) bezogen wurden. Zum Todes-
zeitpunkt wiesen die Praparate ein Alter von 71+ 16 Jahren (Durchschnitt+
Standardabweichung) auf. Dabei stammten drei Knie von mannlichen und
sechs von weiblichen Spendern. Das durchschnittliche Gewicht der Spender
betrug 70,3 kg bei einer durchschnittlichen GroéRe von 1,66 m. Somit resultiert
ein Durchschnitts- BMI von 25,3 kg/m?. Die untersuchten Préaparate waren aus-
schliel3lich kaukasischer Rasse, wobei unterschiedliche Krankheiten und Unfal-
le ursachlich zum Tode fiihr- L
ten (Myokardinfarkt, Leber-
versagen, Koronare Herz-
krankheit,...etc.).

Die Anlieferung der Lei-
chenknie erfolgte im tiefge-
frorenen Zustand. Anschlie-
Rend erfolgte die ausfuhrli-

che Durchleuchtung in meh-

reren Ebenen zum Aus-
schluss jeglicher knocherner Abbildung 2-1: Tiefgefrorenes Leichenkniepra-
Pathologien. Bis zur Prapa- parat
ration wurden die Praparate bei identischer Temperatur von -20°C in Baum-
wolltiichern verpackt gelagert. Ungefahr zwolf Stunden vor Préparationsbeginn
erfolgte das Auftauen der Kadaverknie. Zu diesem Zwecke wurden die noch
zwischen 30 und 50 cm langen Knie in mit physiologischer Kochsalzlésung ge-
trankten Tlchern gewickelt und bei Kuhlschranktemperatur von 4°C aufgetaut.
Ungefahr zwei Stunden vor Préparationsbeginn erfolgte die Erwarmung bei

Raumtemperatur.
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2.2 Praparation

2.2.1 Praparation der Weichteile
Nach Auftauen bei Raumtemperatur wurde das jeweilige Praparat inspiziert und
systematisch damit begonnen, nicht benétigte Weichteile zu entfernen. Nach

Entfernung der Haut und des subkutanen Fettgewebes wurden samtliche Fas-

zien, Muskeln, Nerven und GefalRe exzidiert.

Die Gelenkkapsel wurde
dabei nicht eroffnet und na-
tiv intakt gelassen. Es folgte
die Freipraparation von drei
Sehnen des M. quadriceps
(M. rectus femoris, M. va-
stus medialis, M. vastus
lateralis) und zwei Sehnen

der ischiocruralen Muskula-

- tur (M. biceps femoris, M.
Abbildung 2-2: Hautpraparation eines Knies semimembranosus), welche

fur das spatere Anbringen der Sehnenklammern und den Einspannvorgang
im Kniekinemator benétigt wurden.

Abbildung 2-3: Knie mit praparierten Sehnen
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2.2.2 Praparation von Femur und Tibia

Unter sorgfaltiger Beachtung der Gelenkkapsel wurden das Femur und die Tibia

von samtlichen Weichteilen freiprapariert.

Anschliel3end erfolgten die Entfernung von jeglichen Fettresten und das Abset-

zen des Ober- und Unterschenkel ca. 15 cm unter- und oberhalb des Kniege-

lenkspalts mit einer handelstib-
lichen Metallsdge, sodass eine
Gesamtlange des Praparats
von ca. 30 cm entstand.

Nach Entfernen des Knochen-
marks kam es zur Einbringung
von zwei sich orthogonal
schneidenden Kirschnerdrahten
etwa funf cm unterhalb der
Knochenoberkante des Femur.
Dies diente zur Stabilisierung
des Knochens bei der spateren

Abbildung 2-4: Femur mit Kirschnerdréhten

Einbettung mit Technovit. Analog wurde mit der Tibia verfahren.

Am tibialen Anteil
wurde nun die Fibula
mit zwei Schrauben
fixiert und abgeséagt,
sodass die Integritat
des LCF gewabhrleis-
tet werden konnte.
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Mit Hilfe eines handelsubli-
chen Hartplastikwasserroh-
res und einer Aluminium-
schale wurde der femorale
Anteil sowie auch die Tibia
anschlielend ca. sieben
Zentimeter tief in einen
Kunststoff auf Methacrylat- £
basis (PMMA: Technovit

2060, Heraeus Kulzer, Ha- apbildung 2-6: Femur in Technovit Einbettung
nau, Deutschland) eingebe-

tet.

2.2.3 Fixierung des Gesamtpraparats

Nach Praparation und Einbettung wurde das jeweilige Knie wieder eingefrore-
nen, um anschlieRend zwolf Stunden vor dem entsprechenden Versuchstag
wiederum aufgetaut und entsprechend be-
arbeitet zu werden.

Vor der Einspannung in den Kniekinemator
wurden die jeweiligen Sehnen nochmals
sorgfaltig von jeglichen Fettresten gesaubert
und mit Hilfe von handelsublicher Stahlwolle
in speziell angefertigten Sehnenklammern
aus Metall eingebracht.

Abbildung 2-7 : Fixiertes Ge-
samtpraparat mit Adapterzylinder
(a) und Sehnenklammern (b)
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Danach erfolgte die Fixierung vom femoralen und tibialen Anteil mittels Ver-
schraubung in speziell fur diesen Zweck angefertigten Adapterzylindern aus
Aluminium. Zur Erleichterung der exakten Verschraubung verfigten die Alumi-
niumadapterzylinder Uber zahlreiche Gewindel6cher, durch welche im jeweili-
gen praparatnahen Bereich die Verschraubung des Praparats mit den Zylindern
und im praparatfernen Bereich

die Verschraubung der Zylinder mit dem Kniekinemator erfolgte. Wéhrend des
gesamten Versuchsablaufs verblieben die Praparate in diesen Adapterzylin-
dern, da somit eine entsprechende Fixierung im Kniekinemator und im Roboter

gewahrleistet werden konnte.
2.3 Kniekinemator

2.3.1 Geréat und Software

Ein aufrecht stehender Kniekinemator wurde entwickelt, um eine dynamisch
muskelkontrollierte Knieflexion zu simulieren. Der Kniekinemator besteht aus
einem vertikalen linearen Motor (im Folgenden als Hauptmotor bezeichnet: li-
nearer elektrischer Servomotor, Parker Hannifin, Offenburg, Deutschland), funf
linearen Motoren (im Folgenden als Muskelmotoren bezeichnet), die Muskel-
kontraktionen simulieren (M. rectus femoris, M. vastus lateralis, M. vastus me-
dialis, M. semimembranosus, M. biceps femoris). Weiterhin beinhaltet der Ki-
nemator eine Uber drei Freiheitsgrade (interne- externe Rotation, Flexion- Ex-
tension, Adduktion-Abduktion) verfigende Huftgelenksanordnung, sowie eine
Anordnung fur das Sprunggelenk mit drei Freiheitsgraden (interne- externe Ro-
tation, Flexion- Extension und Adduktion- Abduktion). Mit diesen designierten
Freiheitsgraden erlaubt der Kinemator eine freie tibiofemorale Bewegung in al-
len sechs Freiheitsgraden. Die Bewegung der Hufte wurde durch den Hauptmo-
tor generiert, wahrend die Muskelkontraktionen durch die Muskelmotoren er-
zeugt wurden, welche durch Stahlkabel mit den Sehnenklammern verbunden
waren. Die angebrachten Krafte in den Muskeln und im Huift- und Sprunggelenk
wurden durch uniaxiale Kraftmesszellen (Velomat, Kamenz, Deutschland) de-
tektiert.
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Die Steuerung des Kniekinemators erfolgte mit einem eigens fir diesen Zweck
entworfenen Programm namens Kneekin53.vi, welches vom Laborleiter exakt
fur die entsprechenden Notwendigkeiten entwickelt wurde. Diese Software Rou-
tine basiert auf der Programmiersprache LabVIEW und kam in der Version
LabVIEW 7.1, (National Instruments, Austin, USA) zur Anwendung.

Diese Software ermdglicht die ge-
zielte Ansteuerung des Kniekine-
mators an allen Motoren und somit
die Kontrolle der Position des verti-
kalen linearen Motors sowie die

Kontrolle der Kraft der einzelnen

Muskelmotoren. Hinzu kommt die

Moglichkeit der online Messung

von Flexionswinkel, Kraft der ein-
zelnen Muskelmotoren und der

Reaktionskraft an der Sprunge-

lenksmessplatte.

il

Abbildung 2-8: Kniekinemator mit Prépa-
rat

2.3.2 Messungen im Kniekinemator

Zunachst erfolgte die Einspannung des fixierten Gesamtpraparats im Kniekine-
mator. Dabei wurde zuerst der Adapterzylinder der Tibia mit der Sprungge-
lenksanordnung im Kinemator verschraubt. Danach wurde die Hiftgelenksan-
ordnung in vertikaler Richtung durch den Hauptmotor so angefahren, dass eine
spannungsfreie Fixierung der Femurhalterung des Préparats an der Stahlhalte-
rung der Huftgelenksanordnung im Kinemator erfolgen konnte. Es wurde dabei
verstarkt darauf wert gelegt, dass sich das Kniegelenk bei der schlussendlichen
Fixierung in voller Extension und neutraler Position was die Innen- und Aul3en-

rotation, sowie etwaige Valgus/ Varus Stellungen betraf, befand. Diese
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Tatsache wurde anhand
eines Gonometers uber-
pruft. Dabei bestand auf-
grund der Variabilitat der
Einspannmadglichkeiten

im Kinemator durchaus
die Mdglichkeit

eventuelle das jeweilige

immer
Préaparat betreffende
physiologische Fehlstel-
lungen in diversen Frei-
heitsgraden so zu Kkorri-
gieren, dass fur alle Pra-
parate identische Aus-
gangsbedingungen ein-
gehalten werden konn-
ten.

In diesem vollen Exten-
sionszustand konnte nun
per Software die Ei-
chung der Kraftmessdo-
se unter der Ful3ge-
lenksanordnung (siehe H
in Abbildung 2-9) auf null
Newton erfolgen.
Gleichzeitig wurde diese
Stellung per Software-

steuerung als  Aus-

gangsstellung mit einem

Flexionswinkel von null

Abbildung 2-9: Roboter/ UFS System am Kinemator
Schematik [93]

Eine schematische Zeichnung der experimentellen Anord-
nung im Kniekinemator. Das System ist in der Lage eine
kontinuierliche belastungsabhéngige Knieflexion zu simu-
lieren. Krafte des M. quadriceps wurden durch Elektromo-
toren mit Stahlkabeln (A) generiert und kontrolliert, ihre
Krafte wurden mit Hilfe von Kraftmesszellen detektiert (E).
Die zwei Freiheitsgrade, die durch die Huftgelenksanord-
nung ermoglicht wurden, beinhalten Flexion- Extension
und Adduktion- Abduktion (B). Vertikale Bewegungen der
Huftgelenksanordnung wurden von einem linearen Elekt-
romotor (Hauptmotor) (C) gesteuert. Sehnenklammern (F)
sorgten fur die Fixierung der Sehnen an den Motorkabeln.
Die Schéafte von Tibia und Femur wurden in Aluminium
Adapterzylinder (G) eingebracht, welche wiederum an den
Stahlhalterungen (D) der Hift- und FuRgelenksanordnung
mit akkurat fixierten Schrauben befestigt wurden. Die Ful3-
gelenksanordnung (H) erméglichte drei Freiheitsgrade. Ein
Industrieroboter (K) wurde verwendet um externe Belas-
tungen anzubringen, wobei dieser mit einem UFS (J) aus-
gestattet war, um eine prazise Kraftkontrolle zu ermdogli-
chen. Die Kinematik des Kniegelenks wurde mit einem
ZEBRIS® Ultraschall System gemessen, dessen Drei-
fachmarker (1) an der tibialen und femoralen Stahlhalterung
angebracht wurden.

Grad definiert. Nun folgte die Verbindung der Sehnenklammern mit den Stahl-

kabeln der Muskelmotoren. AnschlieRend kam es zur Anbringung der ZEBRIS®
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Ultraschall Dreifachmarker an der tibialen und femoralen Komponente des Ki-
nemators sowie zur Definition der Referenzpunkte an der lateralen und me-
dialen Prominenz des Tibiaplateaus unter Verwendung des ZEBRIS® Stylus
Markers (siehe 2.4.2).

Vor Beginn der eigentlichen Messungen im Kniekinemator wurde nun das Pré&-
parat in einen Flexionswinkel von zehn Grad gebracht, um hier die Referenzie-
rungsmessungen von je vier Punkten an den tibialen und femoralen Aluminium-
zylindern fur die folgende externe Manipulation durch den Roboter durchzufih-
ren (siehe 2.3.2).

Um eine belastungsabhangige Knieflexion zu generieren, sorgte der Hauptmo-
tor fur eine kontinuierliche abwarts gerichtete Bewegung der Hiftanordnung mit
einer konstanten Knieflexionsrate von 19s und einer Geschwindigkeit von 1
mm/s. Wahrend dieser Bewegung richtete das dynamische Kontrollsystem des
Kinemators die Krafte in den Seilziigen der drei Quadricepsmuskeln so aus,
dass eine konstante FulRgelenks- Reaktionskraft von 100 N erreicht wurde, wel-
che in der Kraftmessdose unter der FulRgelenksanordnung simultan detektiert
wurde. Die Kraft des M. biceps femoris und des M. semimembranosus wurde
dabei regeltechnisch so eingestellt, dass wahrend der kompletten Flexion kon-
stant pro Muskelzug zehn Newton wirkten. Diese Messung entspricht somit ei-
ner Korpergewichtssimulation von 100 N auf einem Bein (diese Situation wird
im Folgenden als “BW only* bezeichnet). Unter simultaner Aufzeichnung der
Bewegungsdaten durch das Ultraschallmesssystem wurde diese Messung bei
vollstandiger Flexion von 15 bis 90°jeweils fur je des Praparat zwei Mal wieder-
holt.

Danach folgte der Einsatz eines Roboter/ UFS Systems (KUKA KR 60-3, Aug-
burg, Deutschland; ATl UFS: Theta SI1000-120, siehe 2.5) um externe tibiale
Belastungen im Kniekinemator zu simulieren. Dabei wurde der Roboterarm an
die tibiale Halterung der Kinemators angebracht und das Koordinatensystem
der Roboter/ UFS Kombination so kalibriert, dass es zur Kongruenz mit dem
lokalen tibialen Koordinatensystem kam. Mit dieser Anordnung (Abbildung 2-9)
wurden in jeweils zwei getrennten Durchlaufen die folgenden externen Belas-

tungszustande an der Tibia simuliert: Eine nach anterior gerichtet Kraft mit ei-
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nem Ausmalfd von 50 N (im Folgenden als “ATF* bezeichnet) und ein internes
Drehmoment von finf Nm (im Folgenden “ITT"). Wéahrend dieser externen Be-
lastung durch das Roboter/ UFS System simulierte der Kniekinemator weiterhin
kontinuierlich eine Flexion mit einem Korpergewicht von 100 N. Die Vektoren

der externen Belastungszustande wurden wahrend der gesamten Flexion kon-

stant im tibialen Koordinatensystem gehalten.

Abbildung 2-10: Roboter/ UFS System am Kinemator

2.4 ZEBRIS® Ultraschall System

2.4.1 Geréat und Software

Um das Bewegungsausmal des Gelenks im Kniekinemator zu erfassen, wurde
eine PC-gestltzte Anlage zur dreidimensionalen Bewegungsanalyse verwen-
det. Hierbei handelte es sich um ein Ultraschallmesssystem der Firma ZEB-
RIS® (ZEBRIS®, CMS100, Isny, Deutschland), welches auf Basis der Ultra-
schalllaufzeitmessung arbeitet. Das System besteht dabei aus vier Ultraschall-

mikrofonen, acht Direktanschlisse fur Marker und einen Eingang fur einen ex-
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ternen Kabeladapter. Die acht Direktanschliisse wurden in der Versuchsanord-
nung jeweils durch zwei Dreifachmarker und einen ZEBRIS® Stylus Marker
belegt. Die verwendeten Ultraschallmarker senden dabei mit einer Frequenz
von ca. 35 kHz bei einem Abstrahlungs-Offnungswinkel von mind. 120° Die
Messgenauigkeit dieses Systems flr dreidimensionale Bewegungen betragt
somit ca. 0,1 mm.

Die Ubertragung der Bewegungsdaten der Zentraleinheit des ZEBRIS® CMS
100 erfolgte auf einem IBM kompatiblen Computer. Die Steuerung wurde mit
der standardmafigen Kontrollsoftware (ZEBRIS®, WinData® v2.11, Isny,
Deutschland) gewahrleistet. Diese Software ermdglicht die Ansicht der absolu-
ten Position der jeweiligen Markerpunkte in der x-, y-, und z-Ebene. Die ge-
wonnen Daten wurden in ASCII Files gespeichert und zur weiteren Verarbei-

tung exportiert.

2.4.2 Messung mit dem ZEBRIS® Ultraschall System

Das ZEBRIS® Ultraschall System diente zur Erfassung der Bewegungsdaten
des Kniegelenks wahrend der Messungen im Kniekinemator. Diese Daten gal-
ten als Basis fur die sich anschlieRenden Messungen im Roboter/ UFS System.
Zusatzlich zur Erfassung der reinen Bewegungsdaten wurden mit Hilfe des
ZEBRIS® Stylus Markers jeweils vier Punkte an den Aluminiumzylindern der
Tibia und des Femurs definiert, um zum einen die exakte Ubereinstimmung der
Koordinatensysteme von Tibia und Roboter bei der Anbringung von externen
Kraften und Drehmomenten des Roboters im Kniekinemator zu gewahrleisten
und zum anderen die exakte Reproduzierbarkeit der Bewegung im Roboter si-
cherzustellen.

Um die relativen Bewegungen des Femur und der Tibia zu messen, wurde je
ein Dreifachmarker an den Halterungszylindern der Tibia und des Femur ange-
bracht. Fur die Definition eines auf zwei Korper beschrankten Koordinatensys-
tems der Tibia und des Femurs folgte zuerst die Identifikation der Referenz-
punkte in Form der lateralen und medialen Prominenz des Tibiaplateaus in vol-
ler Extension des Kniegelenks mithilfe des ZEBRIS® Stylus Markers. Es wurde
angenommen, dass bei voller Extension beide Koordinatensysteme identisch

wéren und ihr gemeinsamer Ursprung wurde als der Mittelpunkt der beiden digi-
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talisierten Referenzpunkte definiert. Jedes der tibialen und femoralen Koordina-

tensysteme wurde dabei nach dem Paradigma von Grood and Suntay [64] wie

folgt definiert (siehe Abbildung 2-11): die Flexionsachse (z-Achse) wurde ent-

lang der Linie zwischen den beiden Referenzpunkten definiert. Die y-Achse de-

finierte sich als Normalenvektor zur Ebene, die durch die z-Achse und der lon-

gitudinalen Achse der respektiven Segmente gebildet wurde.

Muscle Load
Cell

Ak 4 W

Abbildung 2-11: Koordina-
ten System Anordnung [93]
Die Pfeile reprasentieren die
ungefdhren Richtungen der
Basisvektoren in jedem der
beiden tibialen und femora-
len Koordinatensysteme. X,
Y, und Z bezeichnen die Ko-
ordinatenrichtungen, die tie-
fergestellten Buchstaben T
und F stehen fur “Tibia“ und
“Femur®.

Die x-Achse wiederum wurde als Kreuzprodukt
der z-, und y-Achse definiert. Die tibiofemorale
Translation und Orientierung wurde als die Posi-
tionsdifferenz zwischen den Mittelpunkten der
zwei sich bewegenden Koordinaten festgelegt
und in Form von Euler Winkeln berechnet (Rota-
Abduktion-

Adduktion, interne und externe Rotation). Die

tionssequenz:  Flexion-Extension,
gesamten Messungen mit dem Ultraschallsystem
erfolgten bei einer Frequenz von zehn MHz.

Zudem wurde das Ultraschallsystem herangezo-
gen, um die Genauigkeit der Bewegungsausfiih-
rung im Kuka Roboter/ UFS Messungssystem zu
validieren. Vor Beginn der ersten Kraftmessung
im Roboter erfolgte die Messung der Kniebewe-
gung im Roboter/ UFS System. Somit konnte die
Bewegung des Knies im Kniekinemator mit der
als Basis fur die anschlieende Kraftmessung
dienenden Bewegung im Roboter/ UFS System

verglichen werden.
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2.5 Kuka Roboter/ UFS Messungssystem

2.5.1 Kuka KR 60-3

Bei dem verwendeten Roboter (KR 60-3, KUKA, Augsburg, Deutschland) han-
delt es sich um einen sechsachsigen Industrieroboter mit Gelenkkinematik fir
alle Bahnsteuerungsaufgaben. Dieser Roboter besteht dabei aus einem fest-
stehenden Grundgestell, auf dem sich um eine senkrechte Achse das Karus-
sell mit Schwinge, Arm und Hand dreht (siehe Abbildung 2-13).

Abbildung 2-12: Bewegungsach- Abbildung 2-13: Bestandteile des
sen des KUKA KR 60-3 KUKA KR 60-3

Hand (1), Arm (2), Schwinge (3),
Karussell (4), Grundgestell (5)

Die Hand dient mit ihrem Anbauanflansch der Aufnahme von Werkzeugen (im
vorliegenden Versuchsaufbau der Universal Force Sensor). Die Bewegungs-
maoglichkeiten der Roboterachsen gehen aus Abbildung 2-12 hervor.

Die Wegmessung fur die Grundachsen (Al- A3) und Handachsen (A4- A6) er-
folgt Uber ein zyklisch absolutes Wegmesssystem mit einem Resolver flr jede
Achse. Der Antrieb wird durch transistorgesteuerte, tragheitsarme AC- Servo-
motoren gewahrleistet, wobei in den Motoreinheiten Bremse und Resolver Platz
sparend integriert sind. Mit einer installierten Motorleistung von ca. 14,9 kW
zeichnet sich der Roboter durch eine Wiederholgenauigkeit nach 1ISO 9283 von
+ 0,2 mm. aus. Der Arbeitsbereich des Roboters wird in allen Achsen Uber
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Software-Endschalter begrenzt. Mit einer Nenntraglast von 60 kg verfugt der KR

60-3 Uber folgende Bewegungswinkel und Geschwindigkeiten:

KR 60-3
Zentralhand, Nenn-Traglast 60 kg

Achse  Bewegungsbereich Geschwindig-

softwarebegrenzt keit

+185° 128 °/s

2 +35°
bis 102 °/s

-135°

3 +158°
bis 128 °/s

-120°
4 +350° 260 °/s
5 +119° 245 °/s
6 +350° 322 °/s

Abbildung 2-14: Bewegungsbereiche
und Geschwindigkeiten des KUKA KR 60-3

2.5.2 Universal Force Moment Sensor UFS und Softwar e

Im vorliegenden Versuchsaufbau wurde der Kuka Kr 60-3 mit einem Multiach-
sen Kraft- und Drehmomentsensor gekoppelt. Bei diesem Sensor handelte es
sich um einen universalen Kraft Drehmoment Sensor (UFS) vom Typ Theta
S11000-120 (ATI, Theta SI1000-120, Apex, USA). Das Kraft/ Drehmoment Sen-
sorensystem misst alle sechs Kraft- und Drehmomentkomponenten (Fx, Fy, Fz,
Tx, Ty, Tz) mithilfe eines monolithischen Messwandlers. Der Messwandler be-
nutzt dabei einen aus Silikon bestehenden Dehnungsmessstreifen um eine
niedrige Storanfalligkeit zu gewéhrleisten. Die Verwendung von Silikon- Deh-
nungsmessstreifen ermdglicht eine hohe Steifigkeit und gleichzeitig eine erhoh-
te Uberladungssicherheit. Das gesamte UFS System im hier verwendeten DAQ
(Data Acquisition) Aufbau besteht aus dem eigentlichen Messwandler, einer im
Messwandler integrierten Schnittstelleneinheit, der Stromversorgungseinheit,
einer Daten- Akquirierungskarte fur den Computer, der Software und speziell

abgeschirmten Kabeln, die die Einheit vor aul3eren elektrischen Storeinfliissen
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schitzen. Im Informationsfluss werden die Signale des Dehnungsmessstreifens

konditioniert und an die Daten- Akquirierungskarte weitergegeben. Die ATI

Software konvertiert dann die Daten des Dehnungsmessstreifens in Kraft- und

Drehmomentdaten am PC. Gleichzeitig werden die Daten des UFS in der Kon-

trolleinheit des Roboters eingelesen. Die technischen Spezifikation mitsamt der

Genauigkeit der Detektion in jeder Achse sind aus Tabelle 2-1 ersichtlich.

Tabelle 2-1: Technische Spezifikationen Theta SI1000-120

Belastungsbereich

Achsen

Fx, Fy (+N) 1000

Fz (N) 2500

TX, Ty (+Nm) 120

Tz (Nm) 120
Genauigkeit

Achsen

Fx, Fy (+N) 1/16

Fz (N) 1/16

TX, Ty (+Nm) 1/320

Tz (Nm) 1/320
Einzel Achsen Uberladung

Fxy +25000 N
Fz +61000 N
TXy +2500 Nm
Tz +2700 Nm
Steifigkeit (berechnet)

X- Achsen und Y Achsen Kraft (Kx, Ky) 74x106 N/m

Z- Achsen Kraft (Kz)

120x106 N/m

X- Achsen und Y- Achsen Drehmoment (Ktx,
Kty)

340x103 Nm/rad

Z- Achsen Drehmoment (Ktz)

540x103 Nm/rad

Resonanzfrequanz (gemessen)

Fx, Fy, Tz 680 Hz
X, Ty, Fz 820 Hz
Physische Spezifikationen

Gewicht 5 kg
Durchmesser 155 mm
Hohe 61,1 mm

Da die Steuerung von industriell verwendeten KUKA Robotern in der Regel mit

Hilfe von Kuka Robot Language (KRL,Kuka, Augsburg, Deutschland) nur positi-

onsbezogen erfolgt, wurde fiur die vorliegende Arbeit zur Steuerung des Kuka
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Roboters in Abhangigkeit vom UFS ein speziell fur diesen Zweck entworfenes
Programm namens FTCtrl (Force Torque Control, Amatec Robotics GmbH,
Germering, Deutschland) verwendet. Durch FTCtrl ist der Benutzer des Robot/
UFS Systems in der Lage, den Roboter mit Hilfe der Messungen des UFS posi-
tions- und kraftgesteuert zu bewegen. FTCtrl kann somit als eine Software-
Verknlipfung von Roboter und UFS mit entsprechenden Méglichkeiten verstan-
den werden. Mit Hilfe eines entsprechend Programms in der Programmierspra-
che C konnten somit die ZEBRIS® Bewegungsdaten aus den Kniekinema-
tormessungen in die Steuerungsroutine des Kuka Roboters tbertragen werden.
Die Offline- Daten mit den Kraftresultaten aus dem FTCtrl Programm wurden
nach den Kraftmessungen mit Hilfe einer Programmierkonvertierung von MAT-
LAB (MATLAB, The MathWorks inc., Natick, USA) ausgewertet.

2.5.3 Messungen mit dem Kuka Roboter/ UFS Messungs system

Die Kombination von Kuka Kr 60-3 und dem UFS wurde in der vorliegenden
Arbeit in zwei Aufgabengebieten eingesetzt. Zum einen diente das Roboter/
UFS System zum Anbringen von anterioren Translationskraften in Héhe von 50
N und einem internen Drehmoment von finf Nm bei der Messung im Kniekine-
mator (siehe 2.3.2). Die Bewegungsdaten der Messungen im Kniekinemator
unter Einwirkung der oben beschriebenen Krafte und Drehmomenten dienten
als Grundlage fir die Realisierung der eigentlichen Messung der Kreuzbandbe-
lastung im Roboter/ UFS Messsystem. Die Messung der resultierenden Kraft
im vorderen Kreuzband entspricht somit dem zweiten und elementaren Aufga-
bengebiet in der angefiuhrten Versuchsanordnung. Um den jeweiligen Anforde-
rungen in den hier genanten Aufgabengebieten gerecht zu werden, verfigt das
Roboter/ UFS System Uber zwei unterschiedliche Betriebsmodi. Bei diesen Mo-
di handelt es sich zum einen um den so genanten kraftkontrollierten Modus und
zum anderen um den positionskontrollierten Modus. Woo et al. [181] erklaren
diese unterschiedlichen Modi wie folgt: Im kraftkontrollierten Modus wird eine
aul3ere Belastung oder eine Anzahl von gewtinschten Kraften und Drehmomen-
ten am Gelenk angebracht. Die resultierende Bewegung des Roboters wird
durch einen Vergleich der aktuell vom UFS gemessenen Krafte und Drehmo-

mente und der gewinschten Zielkrafte und Drehmomente ermittelt. Der Roboter
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wird dann instruiert die Bewegung so zu gestalten, dass die gewunschte Ziel-
krafte und Drehmomente erreicht werden. Basierend auf der Differenz zwischen
den gewinschten Zielkraften und Drehmomenten und der neuen Kréfte und
Drehmomente, die vom UFS gemessen werden, wird eine neue Bewegung er-
rechnet und der Roboter angewiesen, das Gelenk entsprechend zu bewegen.
Dieser sich wiederholende Prozess erméglicht es dem Robotersystem das Knie
S0 zu bewegen, dass die gewtnschten Zielkrafte und Drehmomente wahrend
der Bewegung erreicht werden kdnnen.

Der kraftkontrollierte Modus wurde bei den Messungen im Kniekinemator utili-
siert. Dabei wurde das Roboter/UFS System so programmiert, dass es wéahrend
der gesamten Bewegung, welche durch den Kniekinemator gesteuert wurde,
entweder 50 N anteriorer Translationskraft oder funf Nm internes Drehmoment
an der Tibia entfaltete. Durch den oben beschriebenen kraftkontrollierten Modus
veréanderte das Roboter/ UFS System die Bewegung des Knies im Kinemator
exakt in einem Ausmal3, welches dazu diente, die entsprechenden Krafte und
Drehmomente (50 N anteriore Translation bzw. 5 Nm interne Rotation) zu ga-
rantieren. Aufgrund der durch Kalibrierung erreichten Kongruenz zwischen dem
Roboter/ UFS Koordinatensystem und des der Tibia bestand wahrend der ge-
samten Flexion die Mdglichkeit anteriore Translationskrafte strikt orthogonal zur
Tibialdangsachse sowie interne Drehmomente exakt in der transversalen
Tibiaebene anzubringen.

Nach der Erfassung der Bewegungsdaten im Kniekinemator fur die zu verglei-
chenden Situationen (1. “BW only* 2. “ATF* 3. “ITT") erfolgte der Transfer des
Praparats vom Kinemator an das Roboter/ UFS System und die sich anschlie-
Renden Hauptmessungen der Kreuzbandkrafte. Bei der Montage am Roboter/
UFS System wurde der femorale Adapter Zylinder mit dem UFS am Roboter-
arm und der tibiale Adapterzylinder mit der Roboter Basis fest verschraubt (sie-
he Abbildung 2-15)
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Abbildung 2-15: Praparat im Roboter/ UFS System

Die Messungen im Roboter/ UFS System erfolgten im positionskontrollierten
Modus, welcher sich nach Woo et al.[181] folgendermal3en darstellt: Im positi-
onskontrollierten Modus wird der Roboter dazu verwendet Gelenkpositionen
akkurat zu reproduzieren, um so die in situ Kraft in einem Ligament (z.B. LCA)
zu ermitteln. Der Roboter ist dabei in der Lage nicht nur Positionen von synovia-
len Gelenken an der maximalen oder minimalen Belastungsstelle, sondern
auch an allen dazwischen liegenden Positionen, die bendétigt werden, um eine
finale Position zu erreichen, zu reproduzieren. Somit kann dieses System jede
Bewegungssequenz, welche zum Bewegungspfad eines zweigliedrigen Ge-
lenks gehort, reproduzieren. Um die in situ Kraft in einem Band zu ermitteln,
wird eine bestimmte Bewegung des Gelenks im Roboter durchgefihrt und die
die resultierende Kraft (F1) wird aufgezeichnet. Danach wird das LCA durch-
trennt (symbolisch dargestellt durch die entfernte Feder in Abbildung 2-16) und
der Roboter reproduziert die vorherige Bewegung nun mit dem Knie ohne LCA.

Dabei werden simultan neue Kraftdaten (F2) detektiert. Da die Bewegung des
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Knies fur beide Testbedingungen identisch ist, kann das Prinzip der Superposi-
tion angewendet werden und die in- situ Kraft im vorderen Kreuzband durch die
die Vektordifferenz zwischen den aufgezeichneten Kraften (Kraft des durch-

trennten Elements: AF= F1- F2) ermittelt werden.

Intaktes LCA

Abbildung 2-16: Prinzip der Superposition modifiziert nach [181]

Die Bewegungsdaten, die wahrend der Messungen im Kinemator durch das
ZEBRIS® Ultraschallmesssystem gewonnen werden konnten, wurden dann fur
die exakte Reproduktion der Flexion unter den verschiedenen Untersuchungs-
bedingungen (“BW only“, “ATF*, “ITT") transformiert und in die Steuerungssoft-
ware des Roboters eingelesen. Somit erfolgte die genaue Wiederholung der
jeweiligen Flexionsbewegung im Kinemator nun mit dem Praparat am Roboter/
UFS System. Die Messung im Roboter/ UFS System erfolgte dabei fur jede der
zu untersuchenden Situationen jeweils in zwei separaten Durchlaufen. Dabei
zeichnete der UFS bei der Flexion von 15%90°in Ab standen von jeweils 1°die
entstehenden Krafte in allen sechs Freiheitsgraden kontinuierlich auf. Da die
LCA Spannung durch die relativen tibiofemoralen Positionen definiert wird, wur-
de dem Effekt der Muskelbelastungssimulation in diesem Bewegungsreproduk-
tionsprozess bereits Rechnung getragen. Die Durchtrennung des LCA erfolgte
unter strikter Schonung des Corpus adiposum infrapatellare arthroskopisch

durch eine Miniarthrotomie medial des Lig. patellae. AnschlieRend erfolgte der
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Nahtverschluss mit Ethicon Prolene 3-0 (Johnson & Johnson, New Brunswick,
NJ, USA) mit Hilfe von Einzelknopfnahten.

2.6 Statistische Auswertung

Um die Veranderungen der LCA in situ Kraft zu evaluieren, wurde eine zwei-
faktorielle Wiederholungsmessung der Varianzenanalyse (ANOVA) mit den Be-
lastungsarten und den Flexionswinkeln als Einschlussfaktoren durchgefuhrt.
Um das statistische Modell zu vereinfachen, wurden nur 16 unterschiedliche
Winkelniveaus (von 15% 90°in Abstanden von 59 fu r die ANOVA verwendet.
Um die individuellen Effekte der Belastungsart und der Flexionswinkel zu unter-
suchen, wurde ein post- hoc test unter Benltzung der Tukey- Kramer Methode
verwendet. Die statistische Analyse erfolgte mit der Computer Software SAS®
(SAS Institute Inc., Cary, NC, USA).
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3 Ergebnisse

Zunachst einmal gilt es zu erwahnen, dass alle neun fir den hier vorliegenden
Versuchsaufbau verwendeten Praparate den gesamten Messzyklus sowohl im

Kniekinemator als auch im Roboter/ UFS System schadlos Uberstanden.

3.1 Validierungsmessung der Kniebewegung

Um die exakte Reproduzierbarkeit der Kniebewegung im Kinemator und im Ro-
boter/ UFS System zu uberprufen, wurde vor Beginn der Kraftmessungen eine
Validierungsmessung mit dem ZEBRIS® Ultraschall System durchgefihrt.
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Abbildung 3-1: Bewegungsvalidierungsmessung

Abbildung 3-1 zeigt vergleichend die Bewegung eines Marker- Punktes in den 3
Raumrichtungen bei der Bewegungsmessung im Kniekinemator (x_K, y K,
Z_K) und der Bewegungsmessung im Roboter/ UFS System (X R,y R, z R).
Die Genauigkeit der Reproduzierbarkeit der Bewegung liegt wie aus der Abbil-
dung ersichtlich nur knapp oberhalb der Messgenauigkeit des Ultraschallmess-
systems.
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3.2 Kraftaufnahme bei Belastung von 100 N Koérperg  ewichtssimulation

Der Ubersichtlichkeit wegen wird hier fur die simulierte Messung bei einer Ein-
beinbelastung von 100 N zuerst einmal das Ergebnis eines Praparates stellver-
tretend fur die Gesamtheit aller Praparate ausgefinhrt.

Tabelle 3-1: Kraftaufnahme Praparat 4 bei “BW only* 100 N Belastung

Winkel (9 LCA Kraftau fnahme (N) Prozentuale Anderung

15 20,24

20 20,11 -0,64
25 18,26 -9,22
30 18,48 1,22
35 21,65 17,16
40 20,35 -6,03
45 17,10 -15,96
50 17,28 1,07
55 16,35 -5,37
60 13,56 -17,10
65 8,15 -39,89
70 5,22 -35,95
75 4,26 -18,38
80 491 15,25
85 4,98 1,38
90 5,10 2,38

Die Tabelle 3-1 zeigt die Kraftaufnahme des Praparat 4 fur die festgelegten 16
Messwinkelkategorien von 15%90¢ Initial in der Au sgangsposition der Extensi-
on in 15°zeigt sich eine Kraftbelastung von 20,24 N, die von der LCA Struktur
aufgenommen wird. Die Kraftaufnahme des LCA bei Préaparat 4 nimmt dann
Uber die nachsten zwei Messpunkte von 20* 25°zuné& chst um 0,64 bzw. 9,22
% ab, bevor sie bei 30°wieder um 1,22 % auf 18,48 N ansteigt. Die maximale
Kraftaufnahme des gesamten Flexionswegs bei simulierten 100 N Belastung
zeigt sich beim o.a. Praparat bei einem Winkel von 35°mit einer Spitzenkraft-
aufnahme von 21,65 N, was somit 21,65% des getesteten Korpergewichts ent-
spricht. Dieser Wert sinkt dann bei zunehmender Beugung auf ein Minimum von
4,26 % bei 75°ab.
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Abbildung 3-2: LCA Kraft Prap. 4 bei “BW only* 100 N Belastung

Die Abbildung 3-2 verdeutlicht diese Ergebnisse grafisch in einem Flexions-
Kraft Linien Diagramm.

Betrachtet man die Durchschnittswerte aller neun Knie bei reiner Korperge-
wichtsbelastung von 100 N, so stellen sich diese wie folgt dar: Bei Extension
von 15° streuen die Werte um einen Mittelwert von 27,2 N. Dieser Wert steigt
dann im nachsten Flexionsintervall um ca. 5 N auf ein erstes Maximum (32,57
N) an um dann anschlieBend wieder leicht abzufallen. Die mediane maximale
Kraftaufnahme zeigt im Flexionsverlauf zwei Spitzen welche bei den Winkeln
20 und 40 Grad liegen. Nach dem Erreichen des zweiten Maximums von 32,56
N fallt die mediane Kraftaufnahme aller Praparate unter der “BW only" Belas-
tung von 100 N stetig entsprechend des zunehmenden Flexionsverlaufs ab.

Diese Abnahme gipfelt in einem Minimum von 9,64 % der simulierten Korper-
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gewichtbelastung bei voller Beugung von 90° Was die Standardabweichung
betrifft, so lasst sich feststellen, dass diese bei 30 Grad Flexion mit 41,01 N am
grof3ten erscheint, wohingegen dieser Wert bis auf 9,63 N bei 80° Flexion mini-

miert wird.

Tabelle 3-2: Durchschnittliche LCA Kraft mit SD und StdErr bei “BW only* mit
100 N, n=9

Winkel (9 Durchschnittliche Kraf t- Stz_andarda b- | Standardfehler
aufnahme (N) weichung (N) (N)
15 27,16 24,75 8,25
20 32,57 33,12 11,04
25 26,46 31,29 10,40
30 29,67 41,01 13,67
35 26,26 32,88 10,96
40 32,56 34,02 11,34
45 25,52 24,45 8,15
50 25,41 28,29 9,43
55 25,77 24,30 8,10
60 21,06 21,48 7,16
65 19,96 17,28 5,76
70 18,48 16,23 5,41
75 15,76 15,81 5,27
80 12,92 9,63 3,21
85 12,98 11,28 3,76
90 9,64 14,10 4,70

Der Standardfehler nimmt fir die getesteten Knie bei den dargebotenen Flexi-
onsintervallen Werte zwischen 3,21 N (bei 80° Flexion) und 13,67 N (bei 30°
Flexion) an.

Die oben erlauterten Ergebnisse der Durchschnittswerte aller Knie sind mitsamt
der grafischen lllustration eines Standardfehlers in Abbildung 3-3 dargestellt.
Die Lange eines jeden Fehlerbalkens reprasentiert dabei genau einen Stan-
dardfehler.
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Abbildung 3-3: Durchschnittliche LCA Kraft bei “BW only* mit 100 N

3.3 Kraftaufnahme bei Belastung von 5 Nm interner R otation

Veranschaulichend fur die Ergebnisse der Messungen bei einer simulierten
Korpergewichtsbelastung von 100 N und einem zusétzlich angebrachten inter-
nen Drehmoment in Hohe von 5 Nm werden hier zu Beginn die Resultate vom

ersten Préparat der Versuchreihe dargestellt.
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Tabelle 3-3: Kraftaufnahme Prap. 1 bei “ITT* mit 5 Nm internem Drehmoment
Belastung

Winkel (9 LCA Kraftau fnahme (N) Prozentuale Anderung

15 15,37

20 17,80 15,81
25 24,63 38,41
30 22,16 -10,05
35 21,90 -1,18
40 19,22 -12,22
45 11,83 -38,44
50 6,92 -41,49
55 5,19 -25,07
60 4,53 -12,64
65 4,51 -0,51
70 4,80 6,39
75 4,05 -15,51
80 3,55 -12,49
85 3,88 9,37
90 3,75 -3,38

Zu Beginn der Messung zeigt sich hier in 15°Flexio nsstellung eine sehr geringe
vordere Kreuzbandbelastung mit einem Ausmald von ca. 15 N. Nach 2 weiteren
Flexionsintervallen steigt die Belastung um ca. 60% des Ausgangswertes auf
ein totales Maximum von ungefahr 25 N an. Im weiteren Beugungsverlauf findet
sich bis auf 2 Ausnahmen (von 65°zu 70°und von 8 0° zu 859 eine stetige
Verminderung der vorderen Kreuzbandbelastung. Minimal wird die Kraftauf-
nahme an der Endposition der Messung bei einem Flexionswinkel von 90° Hier
nimmt das Kreuzband unter zusatzlicher interner Rotationsbelastung nur 3,75

% des simulierten Korpergewichts von 100 N auf.
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Abbildung 3-4: LCA Kraft Prap. 1 bei “ITT* mit 5 Nm internem Drehmoment

Die Kraftspitze bei 25°und der progressive Abfall der Belastung ab 40°Flexion
fur das Praparat Nummer eins sind in Abbildung 3-4 grafisch hervorgehoben.

Bei naherer Betrachtung der Durchschnittswerte aller Knie unter interner Rota-
tionsbelastung lasst sich zunachst feststellen, dass, nach einem Anfangswert
von ca. 23 N ahnlich wie bei den Ergebnissen des bereits ausgefiuhrten Prapa-
rates 1, das Maximum der Belastung bei einem Winkel von 25° anzutreffen ist.
Im Durchschnitt wirken hier Kréfte von ca. 35 % des Korpergewichts auf das
LCA. Diese Kréfte reduzieren sich sukzessive mit abnehmender Streckung mit
einer Rate von ca. 2-4 N/ 5° Flexionsintervall auf ein Minimum von 4,38 N bei
voller Beugung. Was die jeweilige Standardabweichung angeht, so gilt es zu
erwahnen, dass diese in jedem der 16 gemessenen Flexionsintervalle von 15%
90°unter dem jeweiligen Messwert liegt und so im D urchschnitt Werte zwischen
0,99 N (90 °Flexion) und 23,01 N (40° Flexion) ann immt. Es fallt zudem auf,
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dass die Standardabweichung im Bereich der maximalen Kraftaufnahme die

grol3ten Werte annimmt.

Tabelle 3-4: Durchschnittliche LCA Kraft mit SD und StdErr bei ITT 5 Nm inter-
nem Drehmoment, n=9

Winkel (9 Durchschnittliche Kraf t- | Standarda b- | Standardfehler

aufnahme (N) weichung (N) (N)
15 22,86 14,76 4,92
20 30,55 14,31 4,77
25 35,19 16,44 5,48
30 33,84 21,87 7.29
35 32,33 20,76 6,92
40 30,61 23,01 7,67
45 27,34 23,67 7.89
50 22,29 22,20 7,40
95 17,12 17,04 5,68
60 14,79 10,95 4,69
65 12,62 10,95 3,65
70 8,93 5,37 1,79
75 8,18 6,39 213
80 6,89 4 59 1,53
85 6,11 5,58 1,86
90 4,38 0,99 0,33

Wie aus Tabelle 3-4 und Abbildung 3-5 ersichtlich bewegen sich die Werte des
Standardfehlers zwischen 0,33 N (909 und 7,89 N (4 59. Im Bereich der maxi-
malen Kreuzbandbelastung bei interner Rotationssimulation betragt der Stan-
dardfehler 5,48 N, was ungefahr 16 % der LCA Kraft entspricht.
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Abbildung 3-5: Durchschnittliche LCA Kraft bei “ITT* mit 5 Nm internem Dreh-
moment

3.4 Kraftaufnahme bei Belastung von 50 N anteriorer Translation

Wie aus

Tabelle 3-5 ersichtlich ergeben sich bei der Simulation einer vorderen Schubla-
de mit 50 N Kraft, entsprechend fur das ausgewahlte Praparat 1 vergleichswei-
se hohe Werte fur die jeweilige Kraftbelastung des LCA. Bereits in Ausgangs-
stellung wirken bei 15°Flexion 28,74 N auf das vor dere Kreuzband ein. Es folgt
dann zun&chst ein leichter Abfall um ca. 15 % bis es dann zu einem deutlichen
Anstieg um tber 40 % bei einem Winkel von 35°kommt. Mit 48,48 N nimmt das
LCA somit bei einer Kérpergewichtsbelastung von 100 N und einer zusatzlich
simulierten vorderen Schublade von 50 N fast die Halfte des Kdrpergewichts

auf.
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Im weiteren Verlauf der Messung mit zunehmender Beugung minimiert sich die

Kraftaufnahme des Kreuzbands konstant auf ein schlussendliches Minimum

von ungeféahr 9 N in voller Beugung mit 90°

Tabelle 3-5: Kraftaufnahme Prap. 1 “ATF* mit 50 N anteriorer Translation Be-

lastung
Winkel (9 LCA Kraftau fnahme (N) Prozentuale Anderung

15 28,74

20 24,36 -15,26
25 25,19 3,42
30 34,46 36,79
35 48,48 40,70
40 39,83 -17,84
45 33,56 -15,75
50 26,11 -22,20
55 17,77 -31,93
60 11,85 -33,32
65 9,37 -20,95
70 9,46 1,00
75 9,90 4,64
80 10,15 2,54
85 10,04 -1,10
90 9,84 -2,01
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Der extrem steile Anstieg der Kraftkurve von 25% 35°und der sofortige rapide
Abfall derselben zeigt sich deutlich in der grafischen Auswertung des ersten
Préaparates in Abbildung 3-6.

Kraft (N) ® Prap.1

70

20 |

10 -

15 20 25 30 35 40 45 50 55 60 65 70 75 80 85 90
Flexionswinkel ()

Abbildung 3-6: LCA Kraft Prap. 1 bei “ATF* mit 50 N anteriorer Translation

Vergleicht man die Ergebnisse von Praparat 1 mit den Durchschnittswerten al-
ler 9 im Versuchsaufbau verwendeten Kadaverknie, so zeigt sich sogar eine
noch gréfiere Belastung der vorderen Kreuzbandstruktur. In Extensionsstellung
wirken hier bereits Krafte auf das LCA ein, die knapp unterhalb der angelegten
anterioren Translationskraft liegen. Diese LCA Kréfte steigern sich dann analog
zur bereits ausgefiuhrten Entwicklung bei Praparat 1 um weitere 8,19 N auf ei-
nen absoluten Hochstwert von 53,65 N. Dieses Maximum wird wiederum bei
einer Beugung nahe der Streckung bei 35°erreicht. Bis zu einem Beugewinkel
von 55°bleibt die Kraftaufnahme des LCA stets tber 30 N; daran anschliel3end
folgt eine stetige Kraftminimierung auf ein Extrem von 4,38 N bei einem Winke-

lintervall von 90°
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Tabelle 3-6: Durchschnittliche LCA Kraft mit SD und StdErr bei ATF mit 50 N
anteriorer Translation, n=9

winkel (9 Durchschnittliche Kraf t- Stz_andarda b- | Standardfehler
aufnahme (N) weichung (N) (N)
15 45,46 29,70 9,90
20 47,29 27,66 9,22
25 50,35 33,00 11,00
30 48,48 28,74 9,58
35 53,65 29,37 9,79
40 52,43 36,30 12,10
45 43,79 32,58 10,86
50 35,76 32,88 10,96
55 33,19 31,38 10,46
60 27,55 27,54 9,18
65 26,65 27,15 9,05
70 23,53 21,48 7,16
75 21,78 22,86 7,62
80 18,50 22,08 7,36
85 14,51 17,10 5,70
90 16,66 35,01 11,67

Die Ergebnisse der Standardabeichung liegen bei den kompletten Messungen

mit 50 N anteriorer Translation bei den Winkeln von 15%60°stets unterhalb der

durchschnittlichen Messgré3en. Veranschaulicht ist dies in Tabelle 3-6, welche
Standardabweichungen von 17,10 N (859 bis 36,30 N (409 zeigt. Die hdchste

Standardabweichung bei 40°korreliert dabei nicht m it dem Maximum der Kraft-

aufnahme, welcher sich wie bereits oben angefiihrt bei 35 °befindet.

70



Ergebnisse

ATF

Kraft (N)
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Flexionswinkel ()

Durchschnittliche LCA Kraft bei “ATF* mit 50 N anteriorer

Abbildung 3-7:
Translation

Der Standardfehler welcher in Abbildung 3-7 durch die Lange des Fehlerbal-

kens erkennbar wird, bewegt sich in einem Intervall zwischen 5,70 N bei nahe-

zu voller Beugung und 12,10 N bei 40°Flexion.

71



Ergebnisse

3.5 Zusammenhang zwischen Kraftaufnahme und Flexion  swinkel
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Abbildung 3-8: Durchschnittliche Kraftaufnahme der Belastungsarten “BW only
100 N ¥, “ATF*“und “ITT*

Wie aus Abbildung 3-8 sowie den vorangegangen Ergebnissen ersichtlich,
konnte die erste Nullhypothese HO (1), welche die Annahme beinhaltet, dass
sich kein signifikanter Unterschied der Kraftaufnahme des LCA bei verschiede-
nen Flexionswinkeln zeigen wird, verworfen werden. Die Ergebnisse zeigen
eindeutig eine Beeinflussung der Kraftwerte durch den jeweiligen Flexionswin-
kel. Bei keinem der getesteten Kniepraparate sowie auch bei naherer Betrach-
tung der Durchschnittswerte fur jede Belastungsart waren die Kraftwerte des
vorderen Kreuzbands fir zwei unterschiedliche Flexionswinkel identisch. Fur
die Durchschnittswerte aller neun Kadaverknie zeigt sich, dass der jeweilige
Flexionswinkel signifikant die LCA- Kraftaufnahme beeinflusst. Dabei ergab sich
bei der statistischen Auswertung dieser Abhangigkeit ein p- Wert von < 0,001,
was bei einem festgelegte Signifikanzniveau von 0,05 deutlich fir die signifikan-

te Beeinflussung der Kraftentwicklung durch den jeweils getesteten Flexions-
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winkel spricht. Fur den Kraftverlauf der drei Belastungsarten zeigt sich zunachst
ein Anstieg der Werte im ersten Drittel der Flexion auf ein Maximum von 33 +
11 N (Durchschnitt + Standardfehler), 35+ 5 N und 54+ 10 N wenn man einzeln
die untersuchten Belastungsarten “BW only”, “ITT* und “ATF* vergleicht. Bei
jeder Belastungsart resultierte aus einer weiteren Zunahme der Flexion nach
Belastungsmaximum fast durchgéngig eine kontinuierliche Abnahme der LCA
Kraft. Einzige Ausnahmen sind hierbei in der “BW only* Kurve zwischen 50 und
55°(1,4 % Kraftzunahme) und 80- 85°(0,46 % Kraftz unahme), sowie bei “ATF*
im letzten Flexionsintervall von 85- 90°(12,9 % Kr aftzunahme) zu erkennen.

3.6 Zusammenhang zwischen Kraftaufnahme und Belastu  ngsart

Bezuglich der Nullhypothese HO (2), welche den Zusammenhang zwischen je-
weiliger Belastungsart und Kraftaufnahme verneint, muss klar festgestellt wer-
den, dass auch diese These zu verwerfen ist. Die zusatzliche tibiale Belastung
von 5 Nm internem Drehmoment und 50 N anteriorer Translationskraft sorgte
gemeinsam betrachtet fir eine signifikante Anderung der LCA in situ Kraft (p<
0,003). Jedoch gilt es zu erwahnen, dass die Verlaufsmuster der LCA in situ
Kraft nicht von der tibialen Belastungsform beeinflusst wurde, d.h., die Profile
der LCA Kraft bei den verschiedenen Belastungsformen verliefen parallel: es
fand sich kein signifikanter Interaktionseffekt zwischen Flexionswinkel und tibia-
ler Belastungsform, was aus einem p- Wert von 0,09 hervorgeht.

Die Ergebnisse der LCA Kraft in Abhéngigkeit der Knieflexion fur die Belas-
tungsarten “BW only* und “ATF* werden in Abbildung 3-9 grafisch illustriert.
Verglicht man die “BW only* Belastungsergebnisse mit denen der “ATF", so
sorgt die Addition von 50 N anteriorer Translationskraft fur eine signifikante Er-
hohung der LCA Kraft bei Flexionswinkeln zwischen 15 und 55°(p< 0,04); nach
55°Flexion ist dieser Effekt nicht mehr signifikant (p> 0,05).
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Kraft (N) - m 100N
ATF
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Abbildung 3-9: Kraftaufnahme des LCA bei "BW only 100 N" und "ATF" .

Die Werte reprasentieren den Durchschnitt von 9 Praparaten und die Lange der
Fehlerbalken einen Standardfehler. Das * indiziert eine signifikante Differenz.

Es konnte jedoch kein signifikanter Unterschied der LCA Kraft zwischen den
Versuchen mit 100 N simulierten Korpergewicht und der zuséatzlichen Addition
von 5 Nm internem Drehmoment gezeigt werden. Fir alle 16 Flexionsintervalle
ergab sich hierbei ein p- Wert von > 0,05. Abbildung 3-10 zeigt diesen Um-
stand mit keinen signifikanten Unterschieden der Kurvenverlaufe im gesamten

getesteten Flexionsbereich.

74



Ergebnisse

Kraft (N) - m 100N
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Abbildung 3-10: Kraftaufnahme des LCA bei "BW only 100 N" und "ITT" .

Die Werte reprasentieren den Durchschnitt von 9 Praparaten und die Lange der
Fehlerbalken einen Standardfehler.

Zudem muss man feststellen, dass die resultierende Kraft im LCA, welche
durch die zuséatzliche Belastung von 50 N anteriorer Translation erzeugt wurde
fur alle Flexionsintervalle signifikant Uber derjenigen lag, welche durch die zu-

satzliche Anbringung von 5 Nm internem Drehmoment generiert wurde (p<
0,05).
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4 Diskussion

4.1 Diskussion von Material und Methoden

4.1.1 Verwendete Praparate

Die in der heutigen Zeit angewandten Methoden im Bereich der biomechani-
schen Forschung werden zunehmend umfangreicher und komplexer; ein Um-
stand, der zum Teil erklart, warum viele Studien speziell im Sektor der Kniege-
lenksthematik auf frisch gefrorene Leichenpraparate als Versuchsmaterial zu-
rickgreifen. Dabei ist das Einfrieren der Praparate post mortem, sowie das spa-
tere Auftauen zur Préparation und anschliel3ender Versuchsdurchfihrung eine
gangige Vorgehensweise, die zahlreiche Autoren [60, 87-90, 92, 93, 105, 109,
181-186] in der Vergangenheit angewandt haben und wohl auch aufgrund der
einfachen Handhabbarkeit auch in Zukunft anwenden werden. Der Effekt des
Einfrierens auf die biomechanischen Eigenschaften des LCA wurde unter ande-
rem von Jackson et al. [73] in einem in vivo Versuch an Ziegen untersucht,
wobei hier durch einen chirurgischen Zugang mithilfe eine Kryosonde das LCA
funfmalig auf -40° Celsius abgekthlt und anschlie3e nd wieder erwarmt wurde.
Nach 26 Wochen zeigten sich im Vergleich zum kontralateralen LCA keine sig-
nifikanten Unterschiede in der relativen ap.- Translation, der maximalen Zerrei-
Bungskraft, der ultimativen Spannung und Dehnung, der linearen Steifheit so-
wie im Elastizitdtskoeffizient. Versuche an vorderen Kreuzb&andern von Rhe-
susaffen zeigten zudem beim Vergleich von gefrorenen Praparaten und umge-
hend nach dem Tod getesteten Kniegelenken keine signifikanten Unterschiede,
was die mechanischen Eigenschaften oder den Breitendurchmesser des LCA
betraf [124]. Betrachtet man das durchschnittliche Alter der in der hier vorlie-
genden Arbeit verwendeten Praparate so gilt es zu erwdhnen, dass Kreuzban-
der von alteren Spendern geringere ultimative Belastungswerte aufweisen
[182]. Fur den vorliegenden Versuchsaufbau, diurfte diese Tatsache jedoch zu
vernachlassigen sein, da die absorbierten Krafte des LCA weit unter dem ulti-
mativen Belastungswert selbst von alteren Kreuzb&ndern lagen. Auch was den
Geschlechtsunterschied in der biomechanischen Eigenschaft der isolierten LCA

Struktur betrifft, sind in der Literatur keine spezifischen, fur die biomechanische
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Kraftbelastungsmessung relevanten, Unterschiede zu finden. Unbestreitbar
bleibt jedoch die Tatsache, dass das Risiko fir weibliche Athleten eine kom-
plette Ruptur des vorderen Kreuzbands zu erleiden, erhdht ist. Die extrinsi-
schen und intrinsischen Grinde hierfir wurden bereits in der Einleitung erlau-
tert. Da die extrinsischen Faktoren im vorliegenden Versuchsaufbau jedoch
durch identische Achseinstelllung und Muskelbelastung stringent kontrolliert
wurden und sich zudem bei der gesamten Testung keine spontane LCA Ruptur
ereignete, durfte das erhdhte weibliche Rupturrisiko fiir die Relevanz der Er-

gebnisse als unwesentlich zu deklarieren sein.

4.1.2 Angewandte Methode

4.1.2.1 Vorgehen bei Fixierung der Praparate

Was das Vorgehen der Praparation und der anschlielBenden Fixierung betrifft,
so finden sich durchweg Gemeinsamkeiten mit anderen Studien, welche sich
die Vorteile der biomechanischen Testung von Kniegelenken mit Hilfe von Ki-
nematoren oder kombinierten Roboter/ UFS Messungssystemen zu Nutze ma-
chen. Zahlreiche Autoren fixieren femorale und tibiale Komponenten mit Kno-
chenzement auf Epoxid- [77, 78, 89, 183, 185] oder Polymethylmethacrylat- [37,
99-101, 190] Basis. Zudem scheint sich der Einsatz von Aluminiumadapterzy-
linder zur Einbettung des jeweiligen Préaparats und dessen Konnektivierung an
Kinemator oder UFS bzw. Roboter als Goldstandard in den letzten Jahren etab-
liert zu haben [37, 77, 78, 89, 92, 99-101, 152, 183, 185, 186, 190]. Um jegliche
Bewegung der Fibula zu unterbinden und die Integritdt des LCF wahrend der
Versuche zu gewahrleisten, wurde in der vorliegenden Arbeit die Fibula mittels
doppelter Verschraubung an der proximalen Tibia fixiert; ein Vorgehen, das in
identischer Ausfuihrung auch in anderen Studien [37, 89, 152, 190] zur Durch-
fuhrung von Kreuzbandbelastungsmessungen in Roboter/ UFS Systemen ange-

troffen wird.

4.1.2.2 Kniekinemator

Im Gegensatz zu allen bisher veroffentlichten Studien wird bei der nun hier vor-

gestellten Methode die Versuchsdurchfihrung so gewahlt, dass die Méglichkei-
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ten und Vorteile der Messungen eines Kniekinemators mit denen eines Robo-
ter/ UFS Messungssystems kombiniert werden. Dabei mussen die Bewegungs-
daten, die aus den Kinematormessungen gewonnen werden konnten, als Basis
fur die weiteren Messungen im Roboter/ UFS Messungssystem angesehen
werden. Was die Technik und Ausfuhrung von Kinematoren betrifft, so muss
man feststellen, dass in der Literatur durchaus diverse Apparaturen [191] be-
schrieben werden, die in der Lage sind, dynamische Kniebewegungen mit
durch Muskelkraft initiierten Koérpergewichtsbelastungen zu simulieren. Die
meisten der bisher in der biomechanischen Forschung der Kniegelenksbewe-
gung verwendeten Kinematoren und deren Weiterentwicklung leiten sich von
den Grundmodellen des sog. Oxford- Rig [191] oder dem John Hopkins Knee
Simulator [98] ab. Diese und ahnliche Modelle [25, 31, 43, 44, 115, 131, 133,
143], die eine “geschlossene Kette®- Situation im dynamischen Zusammenhang
mit Muskelkraft und entsprechenden Korpergewichtskraften zu simulieren ver-
suchen, verwenden zur Kraftiibertragung der vier Muskeln des M. quadriceps
nur eine gemeinsame Zugeinheit an der Quadricepssehne. Nahere Ausfihrun-
gen zur Verwendung der Quadricepssehne werden tberwiegend nicht im Detail
beschrieben, es ist jedoch aufgrund ihrem nahezu senkrechten Einstrahlen am
oberer Patellapol und ihrem anatomischen Verlauf anzunehmen, dass grol3ten-
teils die sehnenhaltigen Anteile des M. vastus intermedius und M. rectus femo-
ris als Quadricepssehne fir die Versuche herangezogen werden. Im Gegen-
satz hierzu versucht die vorliegende Arbeit, die Kraftibertragung des M. quadri-
ceps nicht durch eine einzelne, sondern durch drei getrennte Sehnenansatze
an der Patella zu realisieren. Zusatzlich zur kombinierten Einspannung des M.
rectus femoris und M. vastus intermedius in eine Sehnenklammer erfolgte die
Anbringung zweier weiterer Muskelzliige an den distalen Sehnenanteilen des M.
vastus medialis und M. vastus lateralis. Dabei ist der Autor der hier vorgelegten
Arbeit der Meinung, dass die anatomischen Gegebenheiten in Form der unter-
schiedlichen Einstrahlungsrichtungen der einzelnen Muskelkomponenten des
M. quadriceps in die gemeinsame Sehne am oberen Patellapol dieses Vorge-
hen durchaus rechtfertigen. Kernspintomographische Studien [128] belegen

zum einen unterschiedliche Einstrahlungswinkel der Komponenten des M.
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guadriceps an der Patella und auf der anderen Seite, die Tatsache, dass die
gemeinsame Sehne des M. quadriceps aus unterschiedlichen Schichten be-
steht, welche sich eindeutig den jeweiligen Muskeln zuordnen lassen [164]. In
Anbetracht der Tatsache, dass sich die Anzahl der Schichten interindividuell
unterscheiden kann, ist es jedoch auferst selten, dass die Sehnenanteile der
vier Muskeln zu einer Sehnenplatte konvergieren und gemeinsam an der Patel-
la ansetzen [164]. Diese Tatsache konnte in der Préparation der Versuchsob-
jekte fur die Einspannung der einzelnen Muskeln bestatigt werden. Aufgrund
des Faserverlauf der Sehnen und der Verfolgung des jeweiligen Muskels von
proximal nach distal zum Ansatz an der Patella war eine eindeutige Zuordnung
der jeweiligen Sehnenanteile im zentralen (M. rectus femoris und M. vastus in-
termedius), lateralen (M. vastus lateralis) und medialen (M. vastus medialis)
Bereich fast immer augenscheinlich gegeben. Andere Studien, die unterschied-
liche EMG- Aktivitaten [42, 49, 135, 161, 192], Kraftverteilungen [42, 193] und
Morphologien [45] der einzelnen Teile des M. quadriceps, sowie deren unter-
schiedliche Auswirkungen auf die Kniebewegung erlautern, sind ein Beleg da-
fur, dass die hier beschriebenen Vorgehensweise mit dem Ziel gewahlt wurde,
eine madglichst naturgetreue in vivo Situation bei der Knieflexionsbewegung zu

simulieren.

4.1.2.3 Auswabhl der simulierten Krafte

Im Kontext dieses Ziels stellt sich zudem die Frage, wie die Aussagekraft der
hier simulierten einbeinigen Korpergewichtsbelastungen von 100 N im Vergleich
zu in vivo auftretenden Belastungen zu bewerten ist. Ausgehend von dem
Durchschnittsgewicht der kompletten Leichen von ungefahr 70 kg, entspricht
diese Simulation mit 100 N Gewichtskraft etwa 29 % des Korpergewichts. Ver-
gleicht man diese Zahlen mit anderen Studien, so trifft man bei naherer Be-
trachtung der bisherigen Versuchsanordnungen, die in der Lage waren die Ki-
nematik und Kinetik des Kniegelenks unter physiologischen Muskelbelastungen
und realistischen Bodenreaktionskréften zu quantifizieren, auf ahnliche Werte
der Kdrpergewichtssimulation. Diese bewegen sich je nach Versuchsaufbau
zwischen 30 % Korpergewicht [98], 100 N [25, 44]- 120 N [43] vertikaler Belas-
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tung und 40- 50 Nm [31, 131, 133] angelegten Knieflexionsmoment, was bei
einem projizierten Hebelarm des Femurs von ca. 0,5 m einer Belastung von 80-
100 N entspricht. Man muss jedoch beachten, dass ein gréReres Korpergewicht
zu einer erhéhten Kontaktkraft zwischen Femur und Tibia fuhrt, was wiederum
die Stabilitat des Kniegelenks erhdht und die Rolle des LCA bei der Herstellung
der Kniestabilitat verringern wiirde. Deshalb ist der Autor der Uberzeugung,
dass die Auswahl eines Teils des vollen Kérpergewichts wohl die Schlussfolge-
rungen dieser Studie nicht beeinflussen wird. Zudem haben andere Versuche
[117] in dem hier vorgestellten Kniekinemator, die den Einfluss der Hohe des
simulierten Korpergewichts auf die Kinematik des Kniegelenks im Detail be-
schreiben, bereits gezeigt, dass sich die Form der Bewegungsprofile bei unter-
schiedlichen Korpergewichtsbelastungen nicht &ndert. Somit kann man folglich
davon ausgehen, dass qualitative klinische Erkenntnisse auch aus Messungen
gewonnen werden kdnnen, die nur ein Teil des Koérpergewichts simulieren, wo-
bei dieser Teil jedoch sinnvoll gewahlt werden muss. Miiller et al. [117] stellen
zudem die Vermutung an, dass eine weitere Erhohung der Muskelkrafte nicht
zwingend zu besseren Kklinischen Ergebnissen und Untersuchungen fihren
muss. Man muss bedenken, dass die Durchfihrung von Kadaver Studien nicht
zwangsweise beinhaltet, jedes Praparat bis zu seinem Limit zu belasten. Da
unter Umstanden das Risiko einer Zerstdérung des Praparats nicht zu unter-
schatzen ist, ist es durchaus schwierig Muskelkrafte auf physiologischem Ni-
veau zu simulieren. Deswegen erscheint es sinnvoller, geringere Belastungen
zu simulieren und das jeweilige Praparat so vor Zerstérung zu schitzen, um
somit die Mdglichkeiten multipler Manipulation am gleichen Praparat voll aus-
zunutzen zu kénnen [117].

Weiterhin zu diskutieren bleibt bei dem hier durchgefiihrten Versuchsprotokoll
die Tatsache, dass eine Simulation der ischiocruralen Muskulatur in Form einer
konstanten Zugbelastung von je 10 N des M. biceps femoris und des M. semi-
membranosus durchgefiuhrt wurde. Dieser Wert mag im Vergleich mit dem si-
mulierten Korpergewicht und denen um ein Vielfaches hoheren Kréften der
Muskeln an der Oberschenkelvorderseite zunachst als verhaltnismalig gering

erscheinen. Jedoch muss man beachten, dass sich bei dem hier beschriebe-
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nen Vorgehen der Simulation einer Knieflexion unter Kérpergewichtsbelastung
diverse Besonderheiten ergeben. Um eine moglichst reale Situation zu simulie-
ren wurde bewusst die Ful3gelenks- Reaktionskraft als zu erreichende Zielvor-
gabe von 100 N gewahlt und die Knieflexion reglungstechnisch so eingestellt,
dass die Muskelziige des M. quadriceps einen entsprechende Gegenkraft auf-
bringen und eben jene 100 N Kérpergewicht zu erreichen. Das System besteht
somit aus einer determinierten Grol3e in Form der Ful3gelenks- Reaktionskraft
und einer Variablen bestehend aus den Muskelkréaften des M. quadriceps, die
sich im Verlauf der simulierten Flexion entsprechend der Zielvorgabe jener
FulRgelenks- Reaktionskraft anpassen, um die Konstanz derselben zu gewahr-
leisten. Wirde man die Muskelziige der ischiocruralen Muskulatur als nicht
konstant wahlen, sondern als zweite Variable in das System mit einbeziehen,
wirde damit ein indeterminantes System [96] resultieren, welches rein reg-
lungstechnisch schwer zu kontrollieren ware. Nach dem Prinzip der Ko- Kon-
traktion [72, 89, 96, 98, 120, 129, 187] sind in einer “geschlossenen Kette"- Si-
tuation, wie sie in der vorliegenden Arbeit beschrieben wird, neben den Muskeln
der Oberschenkelvorderseite auch die der Riickseite aktiv, um eine Gegenkraft
zum Korpergewicht zu bilden und somit eine kontrollierte Flexion zu ermdgli-
chen. Nach dieser Hypothese stellen die ischiocruralen Muskeln einen Gegen-
kraft dar, indem sie eine posteriore tibiale Kraft entwickeln, die der anterioren
tibialen Kraft des M. quadriceps entgegenwirkt und somit eine stabilisierende
Wirkung auf das Kniegelenk hat. Neuere Studien [46, 72], die die Hypothese
der Ko- Kontraktion in der Flexionsphase bei einer Kniebeuge mittels EMG in
vivo naher untersuchen, zeigen jedoch minimale Aktivitdt der ischiocruralen
Muskeln ( 4-12 % der maximalen willentliche auslésbaren isometrischen Kon-
traktion) im Vergleich zur Aktivitat des M. vastus medialis (22- 68 % maximalen
willentliche auslosbaren isometrischen Kontraktion) und Vastus lateralis (21- 63
% der maximalen willentliche ausldosbaren isometrischen Kontraktion). Es er-
weist sich somit als sinnvoll, die Hauptkraft mit den Muskeln des M. quadriceps
zu simulieren und die Kraft der ischiocruralen Muskeln vergleichsweise gering
zu regeln. In vivo Versuche [14], welche die Auswirkungen von isometrischen

Kontraktionen der ischiocruralen Muskulatur auf die Dehnung des LCA unter-
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suchten, kamen dartber hinaus zu dem Ergebnis, dass bei Winkeln von 15, 30,
60 und 90 Grad Flexion die isometrische Kontraktion der ischiocruralen Mus-
keln keinen signifikanten Einfluss auf die Dehnung des vorderen Kreuzbands zu
haben scheint, wenn man den Dehnungswert bei relaxiertem Zustand der Mus-
keln als Vergleichswert zur Signifikanzuberprifung heranzieht. Aus der Sicht
des Autors erscheint es auch wenig sinnvoll konstante Krafte in Hohe des simu-
lierten Korpergewichts [98] an den Muskeln der Oberschenkelriickseite anzu-
bringen, da diese, sofern sie als konstante Krafte [89] angebracht werden, nicht
der Situation in vivo entsprechen und zudem durch das Erzeugen einer posteri-
oren tibialen Kraft die physiologische Kniekinematik unter Umstanden verfal-

schen koénnen.

4.1.2.4 Gewahlter Bereich der Flexion

Weiterhin zu diskutieren bleibt in der vorliegenden Arbeit der gewahlte Flexi-
onsbereich von 15- 90° Die Wahl von 15°als Ausgan gspunkt fur die erfolgten
Messungen lasst sich aus mehreren Uberlegungen rechtfertigen. Zuerst anzu-
fuhren ist hier die Tatsache, dass einige Praparate aus anatomischen Gege-
benheiten nicht ohne vermehrte Kraftaufwendung in eine volle Extensionsstel-
lung gebracht werden konnten. Um eine homogene und identische Versuchan-
ordnung zu gewahrleisten, fiel die Entscheidung alle Messungen bei 15° zu
starten. Zudem wird durch diesen Startwert zusatzlich gewahrleistet, dass es
unter der Berlcksichtigung der Moéglichkeit der Erzeugung von grof3en Distrak-
tionskraften im Kniekinemator bei Hyperextension des Kniegelenks zum Scha-
den und somit zur weiteren Unverwendbarkeit der Praparate kommen kann. Um
diese Hyperextension zu vermeiden erschien die Wahl von 15° als Ausgangs-
flexionswinkel fir die Messungen als sinnvoll und sicher. Was die Art des ver-
wendeten Einspannprotokolls im Kniekinemator betrifft ergeben sich im Ver-
gleich zu anderen Einspannprotokollen, die teilweise auf réntgentechnologisch
unterstitzte Rahmen [97] basieren, durchaus einige Unterschiede. Um die “O
Position” fur den vertikalen Motor, welche 0° Flexi on entspricht, zu bestimmen
wurde das jeweilige Praparat ohne das Anlegen von etwaigen Muskelkraften bis

kurz vor dem Erreichen der vollen Extension gestreckt. Danach wurde diejeni-
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ge Position, bei welcher sich die Ful3gelenksreaktionskraft kurz davor befand
negative Werte anzuzeigen (d.h. das Knie wirde unter Zugbelastung stehen)
als volle Extension definiert. Somit konnte ein “kraftfreies” Einspannen gewahr-
leistet werden, was im Hinblick auf die Steuerung Uber die Ful3gelenksreakti-
onskraft als Indikator fur die Simulation des entsprechenden Koérpergewichtes
als elementare Voraussetzung im vorliegenden Versuchsaufbau gewertet wer-
den muss. Mit Hilfe dieses Protokolls konnte in anderen Studien [117] im selben
Kinemator bereits gezeigt werden, dass wiederholtes Einspannen nur sehr ge-

ringflgige Effekte auf die kinematischen Daten zu haben scheint.

4.1.2.5 Externe Belastungszustdnde mit Kopplung des Roboter/ UFS

Messungssystem am Kniekinemator

Weiter gilt es zu erwahnen, dass die bisher gebrauchlichen Kniekinematoren
[25, 31, 44, 98, 115, 131, 133] bis auf einige wenige Ausnahmen [43, 102, 143]
nicht in der Lage waren, wahrend der Simulation einer dynamischen Kniebewe-
gung externe Belastungszustande wie etwa eine anteriore Translationskraft o-
der Drehmomente am Kniegelenk zu initiieren. Einzelne Versuche mit Kabel-
zugsystemen [43, 143] beschranken sich lediglich auf die Méglichkeit bei be-
stimmten statischen Flexionswinkeln eine externe Kraft anzubringen. Die Aus-
wirkungen einer simulierten vorderen Schublade konnten somit bisher nur ge-
trennt und einzeln fur bestimmte Flexionswinkel untersucht werden, da durch
manuelle Kontrolle sicher gestellt werden musste, dass die anteriore Translati-
onskraft strikt orthogonal auf die tibiale Langsachse einwirken konnte und es
durch zusatzlichen Zug nicht zur Beeinflussung der Bewegung in anderen Ebe-
nen kommt. Es war deshalb bis jetzt nicht ausreichend moglich Aussagen tber
den Einfluss von anterioren Translations- oder internen Rotationskraften auf
den gesamten dynamischen Flexionsablauf einer gewichtsbelasteten Simulati-
on in Kniekinematoren zu treffen. Die vorliegende Arbeit ist ein Versuch mit ei-
nem neuen Ansatz dieses Problem gezielt anzugehen. Dabei wurde erstmals
die Kopplung eines Roboter/ UFS Messungssystems an einen Kniekinemator
realisiert, um vordefinierte externe Belastungszustande in Form von anteriorer

Translation und isolierter interner Rotation zu simulieren. Durch die Kalibrierung
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zur exakten Ubereinstimmung des internen Koordinatensystems der Roboter/
UFS Messungssystems mit dem lokalen tibialen Koordinatensystem im Knieki-
nemator konnte sichergestellt werden, dass die Vektoren der jeweilig getesteten
Belastungskraft bei Manipulation durch den Roboter konstant in der jeweiligen
Ebene des lokalen tibialen Koordinatensystems gehalten werden konnten.
Hierbei operierte das Roboter/ UFS Messungssystem im kraftkontrollierten Mo-
dus, der es ihm erméglicht, in jeder Phase der Flexion die gewahlte Kraftbelas-
tung (anteriore Translationskraft bzw. internes Drehmoment) strikt in der jewei-
ligen Ebene und deren zugehdrigen Freiheitsgrad auszuiiben, ohne dabei die
kraftgesteuerte dynamische Bewegung des Knies im Kinemator in anderen
Freiheitsgraden maf3geblich zu beeinflussen. Was die Quantitat der gewahlten
externen Belastung von 50 N anteriorer Translations- und 5 Nm interner Rotati-
onskraft betrifft, wurden diese Werte gezielt gewahlt, um der Situation im klini-
schen Alltag Rechnung zu tragen . Diese Werte entsprechen ungefahr den Be-
lastungen, welche in den weit verbreiteten klinischen Test zur Detektion von
Kreuzbandinstabilitaten (z.B. vorderer Schubladentest, Lachmann Test oder
Pivot Shift Test) anzutreffen sind [93].

4.1.2.6 Vorgehensweise und Verwendungsart des Robo ter/ UFS Mes-

sungssystem

Bei genauerer Betrachtung der Art der Verwendung des Roboter/ UFS Mes-
sungssystems im vorliegenden Versuchsaufbau finden sich zudem diverse Alte-
rationen im Hinblick auf den Vergleich dieser Technik in bereits erschienen Stu-
dien. Aufgrund des methodischen Vorgehens waren diese Anderungen unab-
dingbar mit der bereits diskutierten Kopplung des Kniekinemators mit dem Ro-
boter/ UFS Messungssystem verbunden. Wie aus der genaueren Erlauterung
der Messungen des Roboter/ UFS Messungssystems im Abschnitt 2.5.3 her-
vorgeht, dienten die mit Hilfe des ZEBRIS® Ultraschall Systems gewonnen Be-
wegungsdaten aus dem Kinemator als Basis fur die abschlieBende Kraftmes-
sung im Roboter/ UFS Messungssystem. Dieses wurde somit im positionsge-
steuerten Modus betrieben mit dem Ziel resultierende Krafte und Momente zu
detektieren. Die bisher in der Literatur verdffentlichten Studien [56, 57, 77, 78,
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88-90, 92, 149, 152, 165, 183, 186, 189] mit Roboter/ UFS Messungssystemen
bedienen sich einer anderen Vorgehensweise, die in der Art der Zielsetzung
begriindet liegt. Die Zielsetzung dabei war bisher die Simulierung einer passi-
ven Bewegung des Knies, bei welcher den durch Kérpergewicht erzeugten Be-
lastungen in keiner Weise Rechnung getragen wird. Nach Anbringung des
Knies im Roboter/ UFS Messungssystems wird hierzu zunachst im kraftkontrol-
lierten Modus diejenige Position beim gewahlten Flexionswinkel vom Roboter
angesteuert, bei welcher sich die Kréfte in den Ubrigen 5 Freiheitsgraden (ein
Freiheitsgrad ist durch die gewahlte Flexion vorgegeben) auf einen Wert von 0
reduzieren, sich also ein passives Gleichgewicht einstellt. Diese Krafteinstellung
gelingt mit Hilfe des UFS. Die ermittelte Position fir welche diese Gleichge-
wichtbedingung gilt, wird im Roboter gespeichert. In identischer Weise wird so-
mit fur alle gewilnschten Flexionswinkel verfahren, um den so genannten “pas-
siven Weg"“ der Flexions-/ Extensionsbewegung zu erlangen. Zusétzlich be-
steht die Mdglichkeit in dieser Phase externe Krafte wie etwa eine anteriore
Translation oder eine kombinierte Rotationsbelastung mit Valgus- und Innenro-
tationskraft anzubringen und somit einen neuen “passiven Weg" zu generieren.
Nachfolgend steuert der Roboter die zuvor gespeicherten Positionen des “pas-
siven Wegs" gezielt an und detektiert nun im positionsgesteuerten Modus die
resultierenden Krafte und Momente. Nach der Durchtrennung des LCA wird
dieser Schritt wiederholt und aus der Differenz mit Hilfe der Superpositionsme-
thode (siehe 2.5.3) die eigentliche Kraft des LCA errechnet. Auch ist es moglich
mit dieser Vorgehensweise Muskelkrafte Uber zusatzlich angebrachte Zugrollen
zu simulieren, wie es in den Arbeiten von Li et. al [89, 90] bereits realisiert wur-
de. Es findet sich jedoch in der Literatur bisher keine Veroéffentlichung, die nach
dieser Vorgehensweise gleichzeitig entsprechende Muskelkrafte und zuséatzli-
che externe Manipulationen simuliert. Aus diesem Grund wurde in der nun hier
vorliegenden Arbeit ein anderer Ansatz gewahlt, um die Kreuzbandbelastung
unter simuliertem Korpergewicht mit zusétzlicher anteriorer Translations- und
interner Rotationsbelastung gezielt zu quantifizieren. Durch das Einlesen der
Bewegungsdaten aus den Ergebnissen im Kinemator, die sowohl der Simulati-

on des Korpergewichts als auch der externen Manipulation bereits Rechnung
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tragen, in die Robotersteuerungsroutine, konnte mit Hilfe des positionsgesteuer-
ten Modus im Roboter/ UFS Messungssystem die entsprechende in situ LCA
Kraft ermittelt werden. Zudem wurde bei der Anbringung des Praparats im Ro-
boter/ UFS Messungssystem gezielt das Femur als bewegter Abschnitt des Ge-
lenks gewahlt, um eine maoglichst reelle Simulation einer “geschlossenen Kette*
Situation zu gewdhrleisten. Diese Vorgehensweise unterscheidet sich von den
bisher gebréauchlichen, bei welchen durchweg die Tibia am Roboterarm befes-
tigt wurde.

Weiterhin zu diskutieren bleibt der Einfluss der Miniarthrotomie bei der Durch-
trennung des LCA am Roboter/ UFS Messungssystem auf die Bewegung des
Kniegelenks. Es wurde jedoch bereits in anderen Studien gezeigt, dass die al-
leinige Inzisur der Gelenkkapsel fur keine Artefakte in der Bewegung und deren

Messung verantwortlich zu machen ist [108].
4.2 Diskussion der Ergebnisse

4.2.1 Diskussion des Zusammenhangs zwischen Kraftau  fnahme und Fle-

xionswinkel

Wie durch die Verwerfung der ersten Nullhypothese in den Ergebnissen bereits
gezeigt werden konnte, findet sich eine signifikante Beeinflussung des jeweili-
gen Flexionswinkels auf die Kraftaufnahme des LCA in allen drei simulierten
Belastungszustanden. Die jeweiligen Maxima der Kraftbelastung liegen bei “BW
only 100 N* und bei “ITT* konstant im ersten Drittel des Flexionsabschnitts, res-
pektive mit 33 N bei 20°und 35 N bei 25° Was das Maximum fir die simulierte
vordere Schublade unter Kdrpergewichtsbelastung angeht, so findet sich das
Maximum ebenfalls im ersten Abschnitt der Flexion bei 35°mit 54 N Kraftauf-
nahme des LCA. Eine weitere Steigerung des Beugungswinkels nach dem je-
weiligen Maximum resultiert bis auf 3 Ausnahmen in einer kontinuierlichen Re-
duktion der LCA Belastung. Die Ausnahmen sind hierbei wie bereits geschildert
der Bereich 50- 55° 80-85°bei “BW only 100 N* und 85-90° bei “ATF*“. Diese
Ausnahmen lassen sich wohl in Anbetracht der Tatsache der geringen Anzahl
der Kniepraparate auf natirliche UnregelmaRigkeiten der Messung zurtckfih-

ren. Da sie bei 48 getesteten Flexionsintervallen aber nur 6,25% ausmachen,
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haben diese Ausnahmen keinen Einfluss auf den Signifikanzwert der bei <0,001
liegt. Es zeigt sich somit in den hier aufgefiihrten Ergebnissen, dass das LCA
nahe der Extension maximale Kréafte aufnimmt, welche sich mit zunehmender
Beugung minimieren. Die Tatsache, dass dies unabhangig von der jeweils ge-
testeten Belastungsart zu zutreffen scheint, bestarkt die Vermutung, dass das
vordere Kreuzband auch in vivo diesen Verlauf der Kraftbelastung wahrend der
Flexion zu haben scheint. Bestarkt wird diese Vermutung durch den Fakt, dass
es in der Literatur heutzutage als fast unbestritten gilt, dass das LCA in niedri-
gen Flexionsbereichen maximal beansprucht wird. Diverse altere und neuere
Studien [53, 77, 78, 88, 89, 104, 152, 189] zeigen einen Kraftverlauf des vorde-
ren Kreuzbands, der sein Maximum in Nahe der vollen Extension und sein Mi-
nimum bei zunehmenden Flexionswerten findet. Auch Studien, die an lebenden
Personen durchgefuhrt wurden und somit wohl als Goldstandard zu werten
sind, kommen zu ahnlichen Ergebnissen [13, 14, 18]. Die folgenden Tabellen
zeigen eine Ubersicht tUber die Winkel der maximalen Kraftaufnahme des LCA
wahrend passiven Bewegungen (Tabelle 4-1) und im dynamischen Kniemodell
(Tabelle 4-2).
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Tabelle 4-1 : Winkel der maximalen Kraftaufnahme wahrend passiver Bewe-

gung
Autoren Methode Winkel der maxi-
malen Kraftauf-
nahme (9
Markolf et al. | Materialtestungsmaschine mit imple- -5 Hyperextension
[104, 105, mentierter Kraftmesszelle am tibialen
109] Ansatzpunkt des LCA
Wascher et | Materialtestungsmaschine mit imple- 0
al. [177] mentierter Kraftmesszelle am tibialen
Ansatzpunkt des LCA
Li et al. [88] | Roboter/ UFS Messungssystem 15
Sakane et Roboter/ UFS Messungssystem 15
al. [152]
Kanamori et | Roboter/ UFS Messungssystem 15
al. [77, 78]
Woo et al. Roboter/ UFS Messungssystem 15
[183]
Gabriel et al. | Roboter/ UFS Messungssystem 15
[59]
Takai et al. Materialtestungsmaschine mit Kraft- 30
[165] messzelle
Vahey et al. | Frasmaschine mit mathematischer Be- | 30
[171] rechnungsformel
Zantop [189] | Roboter/ UFS Messungssystem 30
Xerogeanes | Materialtestungsmaschine mit UFS 30
et al. [186]
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Tabelle 4-2 : Winkel der maximalen Kraftaufnahme im dynamischen Kniemodell

Autoren Methode Winkel der
maximalen
Kraftauf-
nahme (9
Draganich | Leichenpraparate in Frasmaschine mit Quecksil- | 0-10
et al. [40] ber- Dehnungs- Messstreifen unter 200 N Quad-
riceps und resultierender ischiocruralen Kraftbe-
lastung
Pope et al. | In vivo Messung bei Kniebeuge und HEST im | 10
[138] anteromedialen Buindel des LCA
Beynnon et | In vivo Messung bei aktiver Flexion und bei | 10
al. [18] Kniebeuge mit DVRT im LCA
Beynnon et | In vivo Messung bei isometrischer Quadriceps- | 15
al. [13, 14] | kontraktion mit HEST im LCA
Li et al. [89] | Roboter/ UFS Messungssystem mit 200 N Quad- | 15
riceps Kraft und 80 N Kraft der ischiocruralen
Muskeln
Arms et al. | Leichenpréaparate mit HEST und 400 N Quadri- | 15-30
[10] ceps Kraft
Beynnon et | In vivo Messung bei aktiver Flexion mit HEST im | 20
al. [12] anteromedialen Biindel des LCA
Li et al. [90] | Roboter/ UFS Messungssystem mit 400 N Quad- | 30
riceps Kraft und 200 N Kraft der ischiocruralen
Muskeln
Durselen et | Kniekinemator mit Q Dehnungstbertragern am | 30
al. [41] anteromedialen Bundel des LCA und ca. 140 N
Quadriceps Kraft

Zudem zeigen andere Versuche von Butler et al. [24], dass das LCA den wich-

tigsten Widerstand zur anterioren Translation darstellt und das dieser Wider-

stand bei einem Winkel von 30° Flexion maximal wird . Weiterhin finden sich in
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vivo Studien, die zeigen, dass sich das vordere Kreuzband als eine Reaktion
auf anteriore Translationsbelastung bei 30° durchau s signifikant starker dehnt
als bei 90°Flexion [12].

Die Ergebnisse der hier vorgestellten Arbeit, sowie die Erkenntnisse der o.a.
Studien werfen im Hinblick auf die klinische Testung der Insuffizienz des LCA
einige bedeutende Fragen auf. Es scheint aus der Sicht des Autors als wohl
nicht sinnvoll den weit verbreiteten vorderen Schubladentest als Referenz zur
Erkennung von LCA- Instabilitdten heran zu ziehen. Dieser Test, der in 90° Fle-
xion durchgefuhrt wird, wurde bereits von vielen anderen Autoren im Hinblick
auf seine Reliabilitat und Validitat in der Diagnose der vorderen Kreuzbandver-
letzungen als aul3erst fragwirdig eingestuft [167]. Neben der Tatsache, dass
die Kreuzbandbelastung bei 90°Flexion im Vergleich zu 30°Flexion minimal ist,
sprechen drei andere Griinde gegen die Ausfihrung des vorderen Schubladen-
tests [167]:

1. Im akuten Verletzungsfall verhindert die Schwellung und der eventuell
maogliche Erguss die Beugung des zu untersuchenden Knies auf bis zu
90°

2. Protektive Muskelspasmen der ischiocruralen Muskeln aufgrund von Ge-
lenkschmerzen kénnen vor allem in muskulésen und gut trainierten Per-
sonen eine posteriore tibiale Kraft entwickeln, welche von den meisten
Untersuchern wohl nicht Uberwunden werden kann, um eine anteriore
Translation zuverlassig auszulésen

3. Die anatomischen Gegebenheiten des medialen Kompartiments sorgen
bei 90°Flexion fur eine Einklemmung des Cornu post erius des Meniscus
medialis am hintersten Rand des Condylus medialis femoris und verhin-

dern so eine anteriore Translation der Tibia

Aus diesen Griinden hat sich in den letzten Jahren zunehmend der so genannte
Lachman- Test [167] als Testverfahren fir LCA Verletzungen etabliert. Dieser
einfache, verlassliche und reproduzierbare Test wurde urspringlich zwischen
voller Extension und 15° Flexion durchgefihrt, jet zt ist eine Durchfiihrung in

30° jedoch weit verbreitet [95]. Der Lachman- Test zeichnet sich durch eine
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hohe Sensivitdt und Spezifitdt (fast 95%) [80] aus, wobei falsch negative Er-
gebnisse vor allem begleitenden Korbhenkel Meniskusrissen oder vernarbten
Kreuzbandern zugeschrieben werden, die mit der anterioren tibialen Translation
interferieren [167], obwohl einige Daten die Vermutung nahe legen, dass zu-
satzliche Meniskus- oder Bandverletzungen grundsatzlich die Testsensivitat
nicht beeinflussen [39].

Zusatzlich zu dem hier erdrterten Lachman- Test sprechen auch die beiden wei-
teren zentralen Verfahren zur manuellen Kreuzbanddiagnostik fur die Richtig-
keit der Winkeldaten der hier vorgelegten Studie. Sowohl der Pivot Shift Test
[61] als auch die Messverfahren mit dem KT-1000 oder KT-2000 [32] haben
ihre grol3te Aussagekraft bei 30°Flexion. Weiterhin sind zahlreiche Untersucher
[11, 32-34, 58, 106, 167], welche die vordere Instabilitat, die durch eine Zersto-
rung des LCA ausgelost wird, naher quantifiziert haben, tGbereinstimmend zu
dem Ergebnis gekommen, dass diese Instabilitit am Besten bei Winkeln zwi-

schen 15-40°Flexion detektiert werden kann.

4.2.2 Diskussion des Zusammenhangs zwischen Kraftau = fnahme und Be-

lastungsart

Die vorliegende Arbeit untersucht den Effekt von externen tibialen Belastungen
und die durch diese Krafte hervorgerufene Spannung wahrend einer Knie Flexi-
on mit physiologischer Muskelbelastung. Die Resultate zeigen, dass wahrend
einer simulierten mit Korpergewicht belasteten Flexion (“BW only*) die in situ
Kraft im LCA einen Spitzenwert von 33 N bei 15°err eicht, welcher mit zuneh-
mender Flexion abnimmt. Zudem sorgt das Anlagen einer zusatzlichen anterio-
ren Translationskraft von 50 N (“ATF") zu einer signifikanten Steigerung der in
situ Kraft bis 55°Flexion, wohingegen das zusatzli che Anbringen eines internen
Drehmoments von 5 Nm (“ITT*) in keiner signifikanten Anderung der Kraftauf-
nahme resultiert. Was die Ergebnisse der Kraftaufnahme bei “BW only* betrifft,
so lasst sich eine klare Ubereinstimmung mit bisherigen Werten von experimen-
tell ermittelten [89] und durch Simulation errechneten [169] Ergebnissen fest-
stellen. Vergleicht man die hier gezeigten Ergebnisse mit der mittleren Bruch-
last von 2160 N oder ungefahr 300% des Koérpergewichts von jungen Personen
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mit normalem LCA [182], so stellt man fest, dass die hier ermittelten Werte wah-
rend der simulierten Knieflexion nur etwa ein Zehntel dieser Bruchlast entspre-
chen. Dies untermauert die Einschatzung, dass die LCA Krafte wahrend einer
Kniebeuge relativ klein zu scheinen sind [96, 129, 155]. Die Resultate der Kraft-
aufnahme des vorderen Kreuzbands legen den Schluss nahe, dass das LCA
wohl scheinbar als Struktur des Widerstands zur anterioren Translation der
Tibia dient, jedoch sein Widerstand gegenuiber interner Tibiarotation nicht von
Bedeutung zu sein scheint. Diese Annahme verhélt sich kontrar zu bisher verof-
fentlichen Studien [5, 53, 78, 105, 109], welche zu dem Schluss kommen, dass
das LCA eine entscheidende Rolle bei der Limitierung der internen Rotation
einnimmt. Der Autor ist jedoch der Meinung, dass diese Diskrepanz vor allem
dadurch zu Stande kommt, dass die vorliegende Studie die Kraftaufnahme bei
interner Rotationsbelastung in einer gewichtsbelasteten Flexion mit Muskelbe-
lastung untersucht hat, wohingegen die o.a. Studien sich auf eine Flexion in der
offenen Kette Situation ohne Muskelbelastung fokussierten. Aus diesem Grund
zeigen die hier veroffentlichten Ergebnisse, dass Muskelbelastung entweder
den Bewegungspfad der Knieflexion &ndert oder in der Lage ist das angelegte
interne Rotationsmoment in einer Weise auszubalancieren, die dafir sorgt,
dass das LCA keine zusatzliche Spannung aufnimmt.

In diesem Zusammenhang erscheint es als durchaus notwendig die Rolle der
Muskeln zu diskutieren. Einige Autoren [2], die vor allem Studien der passiven
Bewegung veroffentlicht haben, bemerken, dass das Vorhandensein von aktiver
Spannung im M. quadriceps wohl Auswirkungen auf die ligamentéaren Struktu-
ren zu haben scheint und dies vor allem im Bezug auf die axiale Rotation der
Tibia von Bedeutung sei. Dies begrindet sich durch die Tatsache, dass der Ort
des Zentrums der tibialen axialen Rotation in gewisser Weise durch Spannung,
welche durch den Zug am Lig. patellae erzeugt wird, beeinflusst wird. Somit sei
die direkte Interpretation von Ergebnissen aus passiven Studien im Hinblick auf
etwaige Verletzungsmechanismen von Bandstrukturen nicht méglich. Andere
Autoren [22] stellen die Vermutung an, dass der Muskeltonus bei lebenden Pa-
tienten unter Umstéanden das Ausmal’ der Tibiatranslation im Bereich der Mog-

lichkeiten, welche durch die Kreuzbéander festgelegt werden, zu reduzieren in
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der Lage sei. Dass die Kraft und die Bewegung der Tibia relativ zum Femur
durch Muskeln und speziell durch die Extensoren und die ischiocrurale Musku-
latur, limitiert werden kann, zeigt sich auch deutlich im klinischen Alltag; eine
gewisse Muskelrelaxation ist notwendig um anteroposteriore Instabilitat des
Kreuzbands zu testen. Zudem fand DeHaven [34] heraus, dass der Lachman-
Test bei Patienten mit akuten Traumata in 80% der Falle positiv wird. Diese Zif-
fer erhoht sich aber auf annédhernd 100 % wenn die Patienten lokal betdubt
werden. Man kénnte somit mutmalen, dass diese 20 % Differenz nicht zuletzt
auf muskulare sowie schwellungsbedingte Reaktionen und Stabilisatoren zu-
ruckgefuhrt werden kénnen. Diese Vermutung wirde die Annahme unterstuit-
zen, dass muskulare Faktoren synergistisch mit dem vorderen Kreuzband wir-
ken und somit die Kraftaufnahme bei anteroposterioren und innenrotatorisch
bedingten Belastungen im vordern Kreuzband zu reduzieren in der Lage zu sein
scheinen. Auch Ergebnisse von Untersuchungen mit dem KT-1000 Arthrometer,
die die Resultate bei Patienten mit LCA Rupturen im wachen und betdubten
Zustand verglichen, zeigen deutlich signifikant bessere Resultate bei voll narko-
tisierten Patienten.

Es wurde bisher gezeigt, dass das LCA als primarer Widerstand gegenuber
einer anterioren Translation anzusehen ist [24, 58]. Dabei wird immer noch
kontrovers diskutiert, ob das vordere Kreuzband auch an der Limitierung von
internen Rotationsbewegungen beteiligt ist. Lane et al. [85, 143] glauben, dass
das LCA keine signifikante Rolle in der Limitierung der internen Tibiarotation
spielt, wohingegen andere [5, 78] davon uberzeugt sind, dass das Kreuzband
die interne Rotation kontrolliert. Obwohl der Effekt von internen Drehmomenten
auf die Kniekinematik bereits intensiv erforscht worden ist, haben nur einige
wenige Studien ihr Augenmerk auf die LCA Spannung als Reaktion auf eine
extern angebrachte Rotationskraft in einer gewichtbelasteten Flexion gelegt.
Néhert man sich der Frage der Rolle des LCA bei der internen Rotation rein
anatomisch, so finden sich diverse Hinweise, die fir eine eher geringe Rolle
des LCA sprechen dirften. Rein biomechanisch betrachtet hat das LCT auf-
grund seines Verlaufs weitaus bessere Hebelverhaltnisse als das LCA und so-

mit auch definitiv bessere Moglichkeiten als Widerstand fur eine Torsion zu die-
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nen [162]. Dies kdnnte somit ein Grund fur die geringe Kraftaufnahme des LCA
sein, kann man doch vermuten, dass das LCT neben den Muskeln einen gro-
Ren Teil der Rotationskraft aufnimmt. Untermauert wird dies durch Studien, die
zeigen, dass eine Entfernung des LCT in einer weitaus groReren Rotationsin-
stabilitat resultiert als die solitare Entfernung des vorderen Kreuzbands [162].
Weitere Ergebnisse zeigen zudem, dass das LCT den grof3ten Widerstand bei
interner Rotation darstellt [53] und dass die interne Widerstandskraft des LCA
nicht signifikant die interne Rotation limitiert [62]. Es ist laut Shoemaker et. al
[163] zudem vor allem die Muskelaktivitat, die die Rotationsbewegung des
Knies verhindert und somit auch Verletzungen vorbeugt. Das vordere Kreuz-
band nimmt somit, wie in der hier vorliegenden Studie gezeigt, weitaus weniger
Rotationskraft auf wie bisher vermutet.

Ein weiterer Grund fur die geringe Rotationsbelastung des LCA kdnnte die An-
nahme sein, dass sich die Kinetik und Kinematik bei Gelenkbelastung zu &n-
dern scheint. Durch die Simulation von 100 N Kdrpergewicht erfolgte in der hier
vorgestellten Methode eine Gelenkbelastung, welche nicht zu unterschéatzen ist.
Dabei ist zu bemerken, dass Gelenkbelastung, sei sie nun bedingt durch Erd-
anziehung, Dynamik oder Muskelkraft wohl ein wichtiger protektiver Faktor ist,
der in der Lage ist, die Dehnung eines Bandes zu verhindern [103]. Aul3erdem
sorgt eine derartige Gewichtsbelastung nicht fur eine Erhéhung der Instabilitat
in Rotationsrichtung [162]; somit kann man vermuten, dass in dieser Richtung
auch keine vermehrte Kraftaufnahme des LCA angetroffen wird. Durch die Ge-
wichtbelastung kommt es zu einer physiologischen Kompression zwischen den
Kondylen des Femurs und dem Tibiaplateau, was wiederum bei etwaigen Rota-
tionsbewegungen zu einem erhdhten Reibungswiderstand fuhrt. Vorangegan-
gene Studien [11, 67, 68, 76, 103, 108, 168] haben gezeigt, dass die durch
Korpergewicht ausgeldste Gelenkbelastung die Stabilitdt des Gelenks im Ver-
gleich zum unbelasteten Zustand ohne Muskelaktivitat erhoht.

Vergleicht man die Kraftdaten der hier durchgefiihrten Studie, so stellt man
durchgehend fest, dass bisherige Versuche mit Roboter/ UFS Messungssyste-
men (siehe Tabelle 1-6) von hoheren Belastung des vorderen Kreuzbands aus-

gehen. Dies lasst sich zum einen damit erklaren, dass bisherige Versuche ho-
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here anteriore Translationskrafte und gréfl3ere Innenrotationskrafte, sowie kom-
binierte Rotationskrafte angewendet haben. Zum anderen ignorierten bisherige
Methoden die Rolle der Gewichtsbelastung durch Muskelaktivitéat im dynami-
schen Kniemodell. Was den Verlauf der Kraftdaten im jeweiligen Flexionsbe-
reich angeht, zeigen sich durchweg einzelne Gemeinsamkeiten, die bereits aus-
fuhrlich in 4.2.1 diskutiert wurden.

In diversen Veroffentlichungen [69, 112, 137, 148] findet sich ein negativer vor-
dere Schubladen Test, obwohl das LCA nachweislich gerissen war. Die in der
vorliegenden Studie explorierten mit der Literatur verglichen niedrigen Krafte
des vorderen Kreuzbands kdnnten unter Umstanden eine Erklarung fir diese
Phanomenen sein, da v.a. die Muskulatur der Oberschenkelvorderseite als un-
terstitzende Struktur bei gerissenem vorderen Kreuzband dienen kdnnte [24].
Ahnliche Ergebnisse liefern auch Untersuchung von Markolf et al. [107], die
herausfanden, dass es zwischen Testuntergruppen mit verschiedenen zusatzli-
chen Weichteilverletzungen (Meniskusrisse, Menisektomien, LCF- und LCT-
Rissen) und der Hauptgruppe bestehend aus 35 Personen mit kompletten LCA
Rupturen was die ap. Translation betrifft, keine signifikanten Unterschiede zu
verzeichnen gilt. Testpersonen mit isolierten vorderen Kreuzbandrissen verfug-
ten Uber annahernd identische Werte der ap. Translation der Tibia wie Testper-
sonen mit kombiniertem vorderen Kreuzbandriss und Innenmeniskusriss. Dies
konnte u.U. ein Indikator dafiir sein, dass supportive Muskelstrukturen Bewe-
gungsdysbalancen aufgrund von zusatzlichen Weichteilschaden (Meniskusris-
se, LCT-, LCF- Risse) auszugleichen in der Lage zu sein scheinen.

Die hier vorgelegten mit der bisherigen Literatur verglichen niedrigen Kraftbe-
lastungen des LCA wahrend einer simulierten Kniebeuge, kénnen auch fur wei-
tere Erkenntnisse in der Rehabilitation nach erfolgter Kreuzbandruptur oder
Kreuzbandplastik sorgen. Es stellt sich mit den Ergebnissen dieser Veroffentli-
chung heraus, dass Ubungen in einer “geschlossenen Kette“- Situation weitaus
weniger belastend fir das LCA sind als bisher angenommen. Es sollte deswe-
gen nicht nur aus Sicht des Autors [96] in der frihen Phase der Rehabilitation
nach Kreuzbandersatz Wert auf Ubungen der “geschlossen Kette*- Situation
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gelegt werden, um eine grof3tmdogliche Sicherheit fur das Implantat und eine
bestmogliche Entwicklung fur den Patienten zu gewahrleisten.

4.2.3 Fazit

Die vorliegende Arbeit stellt eine neue innovative Methode zur Erfassung von
Belastungen des vorderen Kreuzbands unter Kérpergewichtsbelastung und an-
terioren Translations- sowie internen Rotationskréften vor. Im Mittelpunkt der
biomechanischen Forschung am Kniegelenk steht seit einigen Jahren die Dis-
kussion uber die Art und Durchfihrung des Ersatzes des LCA. Dabei wird vor
allem diskutiert, ob es anzustreben ist, das verletzte Kreuzband in “single“- oder
“double bundle* Technik zu rekonstruieren. Befurworter der “double bundle*
Technik argumentieren, dass diese Technik fur eine bessere Wiederherstellung
der anatomischen Gegebenheiten, sowie der damit verbundenen Stabilitat sorgt
[60, 99]. Das besondere Augenmerk liegt dabei auf der Annahme, dass die Re-
konstruktion des anteromedialen und posterolateralen Bindels fiir einen besse-
ren Widerstand des LCA bei der Aufnahme von Innenrotationskraften sorgt [94,
114, 183]. Mit den Ergebnissen der vorliegenden Arbeit l&sst sich zumindest
teilweise in Frage stellen, ob dieses Ziel erreicht werden muss, da es doch als
fraglich gilt, inwiefern das gesunde LCA Uberhaupt an der Kontrolle der Innenro-
tation beteiligt ist. Aus der Sicht des Autors sollte der Fokus der biomechani-
schen Forschung am LCA eher auf die Rolle der Muskulatur und deren Auswir-
kung auf die Kinetik und Kinematik des Kniegelenks gelegt werden. Zur erfolg-
reichen Behandlung einer LCA Ruptur gehéren neben der richtigen Indikations-
stellung, der sorgféaltigen Rekonstruktion mit entsprechenden Implantaten und
Techniken auch eine ausfuhrliche Rehabilitation, bei welcher die Wiederherstel-
lung der urspriinglichen Beweglichkeit sowie der muskularen Stabilitat im Vor-
dergrund stehen sollte. Die Bedeutung der Muskulatur und die entscheidende
Rolle auch bei intaktem vorderem Kreuzband, wurden in der vorliegenden Ar-
beit ausfuhrlich beleuchtet. AbschlieRend missen jedoch auch einige Ein-
schrdnkungen der vorgestellten Arbeit ausgefihrt werden:
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1. Die Untersuchungen der Flexion konnten nur von 15 bis 90°durchgefiihrt
werden

2. Die Praparate stammten von Spendern mit einem Durchschnittsalter von
71 Jahren

3. Die Simulation der Kraft der ischiocruralen Muskulatur erfolgte mit einem
konstanten Wert von je 10 N

4. Das simulierte Korpergewicht betrug nur ca. 30 % des vollen Korperge-
wichts

5. Die Anzahl der Praparate betrug 9 Kadaverknie

Es gilt jedoch noch zu erwdhnen, dass die hier durchgefiihrte Methode alle Vor-
teile der in vitro Untersuchung bietet und dabei gleichzeitig mdglichst nahe am
in vivo Versuch orientiert ist. Humane in vivo Versuch im Bereich der invasiven
Kraftmessung am LCA zeichnen sich vor allem durch die schwere Durchfuhr-
barkeit im Hinblick auf die ethische Komponente aus. Auch beinhalten sie den
Nachteil, dass keine multiplen Manipulationen am selben Praparat durchgefuhrt
werden kdnnen und dass das entsprechende Patientengut aul3erst schwer zu
rekrutieren ist. Durch die Simulation von Muskelkraften wie sie in vivo auftreten
ist es somit hier gelungen, die Vorteile der in vitro Messung mit denen der in

vivo Messung zu kombinieren.

4.2.4 Ausblick

Mit der hier vorgestellten Methode ist es in Zukunft mdglich nicht nur Kraftbelas-
tungen im nativen LCA zu messen, sondern auch andere Tests valide und reli-
abel durchzufuhren. Denkbar ware hier z.B. die biomechanische Analyse von
Kreuzbandersatzplastiken und deren Auswirkung auf den Kraftverlauf im LCA.
Weiterhin bietet sich nun die Mdglichkeit die Auswirkung von verschiedenen
Anteilen des Korpergewichts eingehend zu untersuchen. Zudem ware eine
schrittweise Untersuchung von Muskelkraften und deren Bezug zum vorderen
Kreuzband denkbar. Studien zu diversen Knieprothesen im Bereich der Endop-
rothetik sind bereits mit einem abgeanderten methodischen Vorgehen durchge-

fuhrt worden, und werden wohl in Kirze veroffentlicht werden.
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Die erstmalige Kombination eines Kniekinemators mit einem komplexen Robo-
ter/ UFS Messungssystem ertffnet zahlreiche Moglichkeiten der Belastungs-
messung mit diversen Alterationen von externen Kréften, die nicht nur auf eine
anteriore Translation oder eine interne Rotation beschrankt bleiben mussen.
Abschlie3end ist der Autor der Meinung, dass das in der Studie vorgestellte
Testprotokoll in der Zukunft dazu benutzt werden kann, um weitere Einblicke in
die biomechanischen Funktionen von bandartigen Strukturen in einem physio-
logisch belasteten Kniegelenk zu erhalten. Diese Kenntnisse sind im Hinblick
auf die Verbesserung von chirurgischen Prozeduren und post-operativen Reha-
bilitationstibungen von dringender Notwendigkeit.
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5 Zusammenfassung

Die vorliegende Studie untersucht die in vitro Kraftverlaufe und beleuchtet den
Effekt von externen tibialen Belastungszustanden auf den Kraftverlauf im vorde-
ren Kreuzband wahrend einer simulierten Knieflexion mit Kérpergewichtsbelas-
tung. Neun humane Kadaverknie wurden an einen dynamischen Kniesimulator
angebracht, um gewichtbelastete Knieflexionen mit einer Bodenreaktionskraft
von 100 N zu simulieren. Gleichzeitig kam ein Roboter/ UFS Messungssystem
zum Einsatz, welches im Kniekinemator dazu benutzt wurde externe tibiale Be-
lastungszustéande wahrend der Bewegung zu simulieren. Drei externe tibiale
Belastungszustande mit 100 N Gewichtssimulation (“BW only 100 N*), 50 N
anteriore Translation (“ATF*) und 5 Nm internes tibiales Drehmoment (“ITT")
wurden simuliert. Die tibiale und femorale Kinematik wurde mit Hilfe eines ultra-
schallgesteuerten Bewegungsmesssystem gemessen. Diese Bewegungspfade
wurden dann exakt auf einem Roboter Messsystem reproduziert, worauf die
Messung der in situ Kraft des LCA mittels des Prinzips der Superposition erfolg-
te. Die jeweiligen Maxima der Kraftaufnahme lagen bei “BW only* bei 15° mit
33 + 11 N (Durchschnitt + Standardfehler), bei “ITT* bei 25°mit 35+ 5 N und
bei “ATF* bei 35° mit 54+ 10 N .Die Resultate zeige n, dass “ATF* die in situ
Kraft des LCA im Flexionsbereich 0-55° signifikant um bis zu 60% erhoht
(p<0,04), wohingegen das Anbringen von 5 Nm internem Drehmoment nicht zu
einer signifikanten Anderung fiihrte (p>0,05). Das AusmaR der LCA Kraft ver-
ringerte sich mit der Erhéhung des Flexionswinkels fir alle drei Belastungszu-
stande; somit beeinflusste der Flexionswinkel signifikant die Kraftaufnahme
(p<0,001). Diese Daten legen den Schluss nahe, dass das vordere Kreuzband
als Widerstand von externen anterioren Translationen dient, jedoch fir die Limi-

tierung der internen Rotation keinen signifikanten Effekt zu haben scheint.
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6 Anhang

6.1 Abkirzungs-/ Symbolverzeichnis
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et al.
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anterior / posterior
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circa

Zentimeter

Differential Variable Reluctance Transducer (differentialer varia-

bler Widerstandsmesswandler)
et alii

et cetera

Hall Effect Strain Transducer (Dunnschicht- Dehnungs- Mess-

wandler)

Hertz

Kilogramm

Ligamentum cruciatum anterius
Ligamentum collaterale fibulare
Ligamentum cruciatum posterius
Ligametum collaterale tibiale
Ligamentum

Internationale Organisation fir Normung
Meter

medial

Musculus
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Millimeter

Mega
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Nm
0.a.
OP
pa
Pa
re.
ROM

S.0.
Std.
u.U.
v.a.

z.B.

Mm

number (Anzahl)
Newton
Newtonmeter
oben angefihrt
Operation
posterior anterior
Pascal

rechtes

Range of Motion
Sekunde

siehe oben
Standard

unter Umstéanden
vor allem

zum Beispiel

Reibungskoeffizient

Mikrometer
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