Aus der Poliklinik fur Kieferorthopadie
Prof. Dr. med. dent. P. Meyer-Marcotty)
im Zentrum Zahn-, Mund- und Kieferheilkunde

der Medizinischen Fakultat der Universitat Goéttingen

Eine Methode zur Messung
der Variabilitat des Stabilitatsgrades

von Knie-Endoprothesen

INAUGURAL - DISSERTATION
zur Erlangung des Doktorgrades
fur Zahnheilkunde
der Medizinischen Fakultat der

Georg-August-Universitat zu Géttingen

vorgelegt von
Gustav-Ludwig Gerstenkamp
aus

Magdeburg

Gottingen 2016



Dekan:

1. Berichterstatter:

2. Berichterstatter:

3. Berichterstatter:

Tag der mundl. Prifung:

Prof. Dr. Heyo K. Kroemer

Prof. Dr. Hans Nagerl

Prof. Dr. Siegmar Blumentritt

PD Dr. Stephan Sehmisch

05. Dezember 2016



Eine Methode zur Messung der Variabilitat des

Stabilitatsgrades von Knie-Endoprothesen

1 EINICTUNG ..ot ettt e e e 6
2 Physikalische und anatomische Grundlagen ............c.cocceeviieniiiiniienieeneenne. 8
2.1 Klassifikation von Gelenken...........cooeevuerienieiienienienieeieneeieeeseeeeae 8
2.1.1  Klassifikation nach Kongruenz: Echte Gelenke — unechte Gelenke...... 8
2.1.2  Klassifikation nach Anzahl der artikulierenden Elemente.................... 9
2.1.3  Zur tradierten geometrischen Klassifikation............cocceeveeniieniinnnnnen. 9
2.1.4  Klassifikation nach Zahl der kinematischen Freiheitsgrade ................ 10
2.2 Biomechanische Modelltheorien: historische Entwicklung..................... 10
2.2.1  Grundlegende anatomische Erkenntnisse im 19. Jahrhundert ............. 10
2.2.2  Kooperation von Physik und Anatomie im frithen 20. Jahrhundert..... 12
2.3 Physik artikulierender Gelenke.............ccccveeeiieriiiiiieniieieeeeieeeee e 13
2.3.1  Aufgaben von DiarthroSen ............cocceviieiiiniiiiieniieeeeeeeee e 13
2.3.2  Gleichgewichtszustinde von Diarthrosen............ccccoevveveveeneenieenenne. 14
24 Anatomie des Tibiofemoralgelenkes ..........c.cccoceeveriiinieninicnienenienenn 15
2.4.1  Knocherne Strukturen ..........cocceiiiiiiiniiiiiiiieeeieeeee e 15
2.4.2  Muskeln, Bander und Gelenkkapsel ..........ccccceviiniiiiniinenncnicnene. 19
243 MEMUSCIuciiieniieeiieeiie sttt ettt ettt e st e et et e et e et e et e eneeenbeenee 23
244  Kapsel-Band-Apparat..........ccoceeverieniiiiiniinieenceeeeeese e 24
2.5 Zur biomechanischen Funktionsweise des Kniegelenkes........................ 26
2.5.1  EINfURIUNG .o 26
2.5.2  Kraftschraube beim Viergelenk .........cccccoevviieiiieniiieniieeieeeee e, 28
2.5.3  Das Kniegelenk als Viergelenk............ccceevvveevieeniiieeiieeeieeeee e, 29
2.54 Dimere Kette als Baustein..........ccoceveevierieninienieneeieeeseeeneeeeeen 31
2.5.5  RaASIPOIKUIVE .ooviiiiiiiiieiiee e 33
2.5.6  Das MUSKEIPIINZIP ..ccuveevieeiieiiecieeeeee e 34
2.5.7  Freiheitsgrade des Kniegelenkes..........ccccceeviiiiieniieninniieiieeieeee 35
2.5.8 Bewegung in der Hauptfunktionsrichtung ...........cccccoeeveeniieencinennnnnn. 35
2.5.9 Bewegungsfreiheiten neben der Hauptfunktionsrichtung................... 35



2.5.10 Kontaktpunkte und Gelenkflache............cccovveeviiiniiiiniieeieeeeeee, 36
2.5.11 Rollen und Gleiten des Kniegelenkes ............cccceeevuvieecieencieencieeennen. 37
2.5.12 Neuronale Verschaltung...........cccceevieriieiiiniienieeieeee e 39
2.5.13 Einstellung von Gleichgewichten in der Hauptfunktionsebene.......... 41
2.5.14 AEQUOS-Knie-Endoprothese..........ccccverieriiiniieniieieeieeieeeie e 41
IMETROAIK. ...t e 43

3.1 Versuchsaufbau..........oooioiiiiiiiii 43
3.1.1  Messung der mechanischen Gleichgewichte von Gelenken in der
HauptfunktionSebene. .........cc.ceevieriiieiiieiieciiesie ettt ens 43
3.1.2  Prinzip des Messaufbaus .........c.cccecvvieiiiieiiieeiiie et 44
3.1.3  Modifizierter Messaufbau ..........cccceeveriinieiieniinieeeeeeeee e 47
3.2 KraftmesSdoSe.......eovuiiiiiiiieiiie e 51
3.2.1  MESSPIINZIP .eeecuviieiiiieeiieeeieeeeieeeeteeesteeesebeeesseeessseessseessseessseeesnseeenes 51
3.2.2  ProblemMpPunkie .........ccoeevieiiiiiiieiieiieeite et 54
3.2.3  KalbIICIUNG ..cc.veeiiieiieiit et 55
3.2.4  Modifizierung der Kalibrierung ............coecceeviiriiiniiiiienieeeecieeeee 58
3.2.5  AUSWEITUNG ..eoniiieiiiieeiteeeite ettt ettt ettt e st e s e e sabee e 60
3.2.6  Einstellung der Gleichgewichtszustinde...........ccccooceeveniencniicnecnennne. 61
3.2.7  Einstellung des Flexionswinkels........c..ccoccevvriiniininiinicncnicnicncne, 62
3.2.8  Durchfiihrung der MesSung...........ccceeevuvieriieeriieeniee e eiieeeiee e 62
Er@ebNISSE. . .eeieiieeiiieciee et 65

4.1 Voriiberlegungen zur Interpretation der Ergebnisse..........ccccceeveeenneenne. 65
4.2 Flexionswinkel 15 ........ooiiiiiiiiieiee et 66
42,1 MeSsUNG B3 ..o e e 66
422 MeSSung B ... 67
4.3 Flexionswinkel 25 ........ooiiiiiiiiiiieee et 69
431 MeSSUNZ B2 ..o 69
432 MeSSUNZ Bl ...oviiiiiiee e 70
4.4 Flexionswinkel 35 ..o 72
441 MeSSUNZ ES...oeiiiiee e 72
442 MeESSUNZ EO....ooeiiiiiieee e 73
4.5 FlexionswWinKel 75 ....couiiiiiiiiinieierieeeeseee e 74
451 MeSSUNZ E7 ..o 74



452  MeSSUNZ ES...oooiiiieeee e 76

4.6 Flexionswinkel 105 ......ooouiiiiiiiiieeeeee e 77
4.6.1  MeSSUNZ ED...oooiiieeee e 77
4.6.2  MeSSUNZ B0 ..ot 78

4.7 Muskelkrifteverhdltnis und Gleichgewicht im Vergleich....................... 79

4.8 Quantitativer Vergleich mithilfe von Differenzbetrachtung.................... 79

DISKUSSION ..ttt ettt et ens 84

5.1 Durchfiihrung der MesSungen............cccveeeveieeeciieeeiiieeeiieeecreeeeveeeevee e 84

5.2 Optimierung der Messapparatur ............ccccveeevveeeiiveeeiieeeieeereeesneeeseneens 85
521 KraftmesSAOSE .......ceeuiiiiiiiieiiieiie et 85
5.2.2  Kraftschliissige Verbindung............cceeveeciienieniiienieeiieeie e 85
5.2.3  Einstellung von Kraften .........ccccccevviieniieiieniiieceeeee e 86

53 Korrelationen zwischen Muskelkréften und Gleichgewichtszustinden .. 87

54 Besonderheiten der AEQUOS -Endoprothese...........ccceceeviiiiienieenenne. 88

LiteraturVerZ@IChNIS .......eeuvieiiiiiieiie et 90
Abbildungen und Tabellen ..........ccccoeviiiiiiiiiiiieieeee e 96
7.1 Abbildungsverzeichnis. ...........cooviiiiiiiiiiiiieeiee e 96
7.2 TabellenVerZeiChnis ........c.ooveriiiierieieeeeeeeee e 100



1 Einleitung

Die ersten Knieprothesen wurden nach der einfachen Mechanik technischer
Scharniere konzipiert. Die Zielvorstellung bestand zundchst in maximaler
Stabilisierung des Kniegelenks, was zu Lasten der natiirlichen Mobilitdt ging. Diese
Simplifizierung des natiirlichen Gelenks und der damit bedingten unnatiirlichen
Funktionsweise fiihrte zu der Entwicklung von Knie-Endoprothesen, die infolge
einer  unzureichenden = mechanischen = Anpassung  unter  friihzeitigem
Materialverschleil aufgrund erhohten Abriebs und Prothesenlockerung litten

(Sharkey et al. 2002).

Die Ursache von unzureichendem Prothesendesign und —stabilitét ist darin zu sehen,
dass aus Griinden der Vereinfachung der Mechanik der Prothesen die
biomechanischen Eigenschaften des menschlichen Knies nicht wiedergegeben

werden konnen (Blauth et al. 1977; Jerosch und Heisel 1999).

Aufgrund der komplexen Biomechanik natiirlicher Gelenke, insbesondere des
Tibiofemoralgelenkes, geniigen diese zu simpel konzipierten Prothesen nicht dem
Anspruch, sowohl statische als auch kinematische Funktionen nachbilden zu konnen,
wie sie zum Beispiel in der Funktionsweise des Kniegelenkes beim Hocken und

Aufstehen aus der Hocke notwendig sind.

Insbesondere die Einstellung der Stabilititsgrade von Gleichgewichten vorgegebener
Gelenkpositionen und der damit verbundenen Anderung des Stabilititsgrades von
stabil nach instabil und umgekehrt werden in der Simplifizierung nicht
beriicksichtigt. Die Bewertung von Stabilititszustinden stellt aber eine wesentliche

Grundlage zur Beurteilung von Knie-Endoprothesen dar.

Da unter Kraftschluss die femoralen und tibialen Gelenkflichen des
Tibiofemoralgelenkes sich in zwei Kontaktpunkten, einem im lateralen und einem im
medialen Kompartiment, beriihren, weist das Gelenk vier kinematische
Freiheitsgrade auf (Kapitel 2.5). Da zur Einstellung einer vorgegebenen
Gelenkposition im Knie aber mindestens sechs Muskeln (M. quadriceps femoris, M.
popliteus, M. gastrocnemius und die Hamstring-Gruppe) zur Verfligung stehen, hat
das Kraftsystem mehr Freiheitsgrade, als fiir die Herstellung dieser Gelenkposition
notwendig wéren. Das heil}t: Eine vorgegebene physiologische Relativposition von

Femur und Tibia kann durch unterschiedliche Kraftsysteme ins Gleichgewicht



gebracht werden. Dabei erzeugt jedes Kraftsystem einen anderen Grad der Stabilitét
des Gleichgewichts. Dieser kann von hohen Graden der Stabilitit {iber Indifferenz
bis zu Graden der Instabilitét variieren. Das muskuldre System kann also nicht nur
eine vorgegebene Knieposition ins Gleichgewicht bringen, sondern zusitzlich die
Qualitdt des Gleichgewichts dndern. Die Steuerungsmoglichkeit ist bedeutsam fiir
die Kinematik und die Statik des Tibiofemoralgelenkes wie das Hocken und das

Aufstehen aus der Hockposition.

Die vorliegende experimentelle Arbeit hatte das Ziel, ein valides Verfahren zur
Messung von Stabilititsgraden der Gleichgewichtslagen des Tibiofemoralgelenkes
(TFG) in Flexion/Extension zu entwickeln und aufzuzeigen, dass unterschiedliche
Gleichgewichtslagen existieren, wie von Nigerl et al. (1993) anhand von
Modellversuchen demonstriert, und auf die AEQUOS-Knieprothese anzuwenden.
Das Verfahren wurde in der biomechanischen Arbeitsgruppe Gottingen/Greifswald
(Prof. D. Kubein-Meesenburg, Prof. H. Nagerl, Prof. J. Fanghinel) konzipiert, wobei
der vorhandene Messaufbau von Knosel (Knosel 2003) und Stithmer (Stithmer 2002)
iiberarbeitet wurde. Ziel war es, die kleinen Freiheitsgrade wie transversale Ab-
/Adduktion und axiale Rotationen, die unabhingig vom Flexion/Extensions-Zustand
sind und nicht unmittelbar durch den muskuldren Apparat kontrolliert werden, in

einem Messautbau freizuschalten und somit ihre Zwangléufigkeit zuzulassen.

Zum Einstieg in die Thematik werden in Kapitel 2 die physikalischen Grundlagen
mit einem Riickblick auf die historischen Wurzeln der Betrachtung natiirlicher
Gelenke dargestellt. Auf dieser Basis und mit der Beschreibung der Anatomie des
Kniegelenks wird die Biomechanik des Kniegelenks an die Mechanik eines
mechanischen Viergelenks angendhert und funktionell modelliert, wie es in der
AEQUOS-Knieprothese realisiert ist. Kapitel 3 stellt die Kraftmessdose und die
Validierung sowie das Messverfahren vor. AnschlieBend erfolgt die Darstellung der

Ergebnisse.



2 Physikalische und anatomische Grundlagen

2.1 Klassifikation von Gelenken

In der anatomischen Literatur findet man unterschiedliche Kriterien fir die

Einteilung von Gelenken. Diese werden im Folgenden vorgestellt.
2.1.1 Klassifikation nach Kongruenz: Echte Gelenke — unechte Gelenke

Diarthrosen (echte Gelenke mit Gelenkspalt) stellen eine so genannte
diskontinuierliche Verbindung zweier Knochen dar, in der sich zwei Gelenkfldchen
beriihren. Zur vollen kinematischen Funktionsfahigkeit von Diarthrosen ist daher
Kraftschluss notwendig (Négerl 1990, Kubein-Meesenburg et al. 1993). Dieser
notwendige Kontakt zwischen Tibia und Femur kann wéhrend der mechanischen
Vorginge nur iiber eine kompressive Gelenkkraft erzeugt werden. Da fiir die
physiologische Funktion von Diarthrosen die Kriimmungsinkongruenz der
knorpeligen glatten Gelenkflichen unabdingbare Voraussetzung ist (Nagerl (1990),
existiert in gesunden Diarthrosen immer ein Gelenkspalt. Weitere anatomische
Voraussetzungen sind die Gelenkhohle, die Gelenkkapsel, die kollagenen Fasern der
Membrana fibrosa und die Synovia. Die Synovialfliissigkeit, in der Hauptsache
Hyaluronséure, fiillt den Gelenkspalt und hat die Aufgaben der Nutrition und
Lubrikation des Knorpels (Dumont et al. 2008a, Dumont et al. 2008b, Waldeyer
2009). Darauf wird in Kapitel 2.4.3 niher eingegangen.

Bei Synarthrosen (unechte Gelenke ohne Gelenkhohle) sind zwei Knochen wie beim
Tibiofibulargelenk kontinuierlich durch Bindegewebe oder Knorpelsubstanz
verbunden (Négerl 1990, Waldeyer 2009). Die Synarthrosen werden entsprechend
der Gewebeart, die die Verbindung herstellt, aufgeteilt in Syndesmosen,

Synchondrosen und Synostosen.

Syndesmosen sind durch eine bindegewebige Verankerung gekennzeichnet,
Beispiele sind die Aufhingung eines Zahnes in der Alveole (Négerl et al. 1991a,
Nagerl et al. 1991b) und die Verbindung der distalen Enden von Tibia und Fibula
(Syndesmosis tibiofibularis). Eine knorpelige Verbindung ist charakteristisch fiir eine
Synchondrose wie die Wachstumsfugen der langen Rohrenknochen und die
Synchondrosis sternalis. Das Kreuzbein (Os sacrum) stellt durch die Verkndcherung
ehemalig knorpeliger Verbindungen eine Synostose dar, bei der die Beweglichkeit

vollkommen aufgehoben ist und kein Gelenk mehr darstellt (Waldeyer 2009).



Eine physikalische Folge der Verbindungsmatrix in Synarthrosen besteht darin, dass
diese weiche materielle Verbindung zwischen zwei Knochen eine elastische
Verformung in sechs kinematischen Freiheitsgraden zuldsst. Sie kann Scherkréfte

iibernehmen und weiterleiten (Nagerl et al. 1991b, Kubein-Meesenburg et al. 1993).
2.1.2 Klassifikation nach Anzahl der artikulierenden Elemente

Weitere Unterscheidungskriterien sind die Art und die Anzahl der beteiligten
Skelettelemente, die die Unterscheidung in einfache Gelenke (zwei artikulierende
Skelettelemente) und zusammengesetzte, komplexe Gelenke (mehrere beteiligte
Elemente) darstellen. Ein Beispiel fiir ein zusammengesetztes Gelenk ist das
Ellenbogengelenk. Ein einfaches Gelenk stellt die Articulatio humeri in der Schulter

dar.
2.1.3 Zur tradierten geometrischen Klassifikation

In allen anatomischen Lehrbiichern findet man eine Klassifizierung der Gelenke
anhand der vermeintlichen Gestalt der artikulierenden Flichen, wobel
Krimmungskongruenz unterstellt wird: Es werden zum Beispiel das ebene Gelenk,
das Scharniergelenk, das Sattelgelenk, das Kugelgelenk, das Ellipsoid- oder
Eigelenk, das Radgelenk und das Zapfengelenk unterschieden.

Ein Walzengelenk, wie das Speichen-Ellengelenk, wird als Rad- und als
Zapfengelenk, als Scharniergelenk und als Kondylengelenk beschrieben (Waldeyer
2009) und dabei wird angenommen, dass es nur eine Rotation um eine ortsfeste
Achse zuliefe. Vermeintlichen Kugelgelenken wie dem Schultergelenk und dem

Hiiftgelenk werden Rotationen nur um drei Hauptachsen unterstellt.

Diese Orientierung an geometrischen Figuren in den Anatomielehrbiichern ist
formschliissigen technischen Gelenken entnommen und impliziert - wie diese - sehr
eingeschrinkte = Bewegungsabldufe, weil die Kriimmungskongruenz der

Gelenkflidchen einen Verlust an kinematischen Freiheitsgraden bedingt.

Diese Betrachtungsweise geht auf R. Fick zuriick, der die Inkongruenz der
artikulierenden Gelenkfldchen als nicht ,,naturgewollt”, sondern fiir zuféllig erachtete
und mechanisch einfach gebaute, flichenkongruente Gelenke als ,,Idealgelenke*
bezeichnete (Fick 1911). Diese Ansicht wird in neueren Publikationen (zum Beispiel
Zatsiorsky 1998) immer noch geteilt. ,Idealgelenke* modellieren die

Hauptbewegungsrichtungen durch ortsfeste Drehachsen. Solche sind nach Nigerl



(1990) physikalisch nicht zuldssig, da damit die Kriimmungsinkongruenz der
Gelenkflachen als wesentliches Konstruktionsprinzip iibersehen wird (Nagerl 1990;

Kubein-Meesenburg 1993).
2.1.4 Klassifikation nach Zahl der kinematischen Freiheitsgrade

Kinematische Freiheitsgrade bezeichnen jede prinzipiell mogliche Bewegungs-
koordinate eines Korpers, die zudem unabhingig von allen anderen mdglichen
Bewegungen ist. Freiheitsgrade dienen demnach dazu, die Lage eines Kd&rpers in
einem zweckmifig gewidhlten Bezugsraum darzustellen, der durch ein

dreidimensionales Koordinatensystem x, y und z definiert ist.

Ein Massenpunkt, der sich in allen drei Raumrichtungen frei bewegen kann, besitzt
drei Freiheitsgrade. Ein starrer Korper, der zusdtzlich noch drei Rotationen ausfiihren
kann, hat insgesamt sechs Freiheitsgrade. Da, wie oben dargestellt, nach Négerl
(1990) biologische Gelenke grundsitzlich inkongruente Gelenkfldchen aufweisen,

konnen sich die Gelenkfldchen geometrisch in der Regel nur punktférmig beriihren.

Beriihren sich zwei starre Korper durch kompressiven Kraftschluss permanent
punktformig, so hat die relative Lage der beiden Korper immerhin noch fiinf
kinematische Freiheitsgrade der Relativbewegung, da eine Translation ldngs der
Normalen im Beriihrungspunkt nicht mdglich ist. Man kann sagen: Permanente

punktférmige Beriihrung erzeugt einen Grad der Unfreiheit.

Weist ein Gelenk zwei kraftschliissige Kontaktpunkte auf, so verfiigt es iiber vier
Freiheitsgrade. Das ist zum Beispiel beim Tibiofemoralgelenk des Menschen der
Fall. Diese vier sind die Extension/Flexion in der Sagittalebene, die
Abduktion/Adduktion und die Rotation um die zwei Normalen in den Kontakten.

Dies wird in Kapitel 2.5 ndher ausgefiihrt.

Die Analyse dieser Komplexitét hat eine lange wissenschaftliche Geschichte, wie im

Folgenden dargestellt wird.
2.2 Biomechanische Modelltheorien: historische Entwicklung
2.2.1 Grundlegende anatomische Erkenntnisse im 19. Jahrhundert

Im frithen 19. Jahrhundert war im Zuge revolutionierender politischer Ideen und
naturwissenschaftlicher Erkenntnisse sowie der gleichzeitigen schnellen Entwicklung
in allen Naturwissenschaften das Interesse an der menschlichen Anatomie und

Physiologie grof3. Als Wissenschaftler mit dem naturgemdl leichtesten Zugang
10



beschiftigten sich Chirurgen mit der Erforschung und Erkldrung anatomischer
Verhiltnisse. Grundlegende Abhandlungen erschienen in Deutschland, Osterreich

und der Schweiz.

Die sehr umfangreiche Beschreibung der Funktionsweise von menschlichen
Gelenken wurde erstmalig von dem Arzt und Privatdozenten Eduard Weber sowie
seinem Bruder Wilhelm Weber, Professor fiir Physik in Gottingen, im Jahre 1836
verdffentlicht, wobei die bis dahin {iibliche Darstellung des Kniegelenks als
Scharniergelenk mit ausfiihrlicher Argumentation widerlegt wurde. Die Briider
Weber verglichen stattdessen die Bewegungsabldufe des Kniegelenks mit denen der
Radaufhdngung eines Wagens und legten damit die Grundlage des Gedankens von
biologischen Getriebegelenksystemen. Des Weiteren schrieben die Autoren die
Funktionsweise des Kniegelenks explizit der Gestalt der Gelenkoberflache zu (sieche
Kapitel 2.5): Sie erkannten, dass der Beriihrungspunkt auf der Femuroberfliche
einen groBeren Weg zuriicklegt als auf der Tibiafliche, wo er bei grofem
Flexionswinkel ortsfest bleibt. SchlieBlich beschrieben sie das Zusammenspiel von
Rollen und Gleiten der Kondylen des Femurs und der Tibia bei Beugung und
Streckung des Kniegelenks (Weber und Weber 1836).

In der Folgezeit beschiftigten sich weitere Wissenschaftler mit der Mechanik der
Gelenke. Der Mediziner und Professor fiir Pathologische Anatomie in Leipzig Carl
Ernst Bock hatte als Militdrarzt anhand von anatomischen Studien zahlreicher
Kriegsverletzter entscheidende Kenntnisse gesammelt. Er erlduterte 1842 in seiner
ausfiihrlichen Anatomie des Kniegelenks dessen Moglichkeit zur Rotation (bei Bock
beschrieben als Pro- und Supination) als notwendig zur Stabilisierung beim Stehen

und Gehen (Bock 1842).

Georg Hermann von Meyer, seit 1844 Professor der Anatomie in Ziirich, widmete
sich in seinem Lehrbuch aus dem Jahr 1856 den komplexen Zusammenhingen der
funktionellen Bedeutung menschlicher Gelenke. Er beschrieb die Oberfldche der
Tibiakondylen und fiihrte die besondere Fihigkeit des Kniegelenks zu
Drehbewegungen auf diese Morphologie zuriick (von Meyer 1856). In spéteren
Abhandlungen erlduterte Meyer auch anschaulich die Schlussrotation der Tibia nach
auBBen am Ende der Extensionsbewegung, und er wies den Tibiakondylen fiir seine

Theorie zwei Kreisbdogen mit zwei Drehachsen zu (von Meyer 1881).

Carl Langer, Professor der Medizin in Wien, beschrieb im Jahr 1856 ebenfalls

11



ausfihrlich die Tatsache der begleitenden Tibia-Rotation. In den Folgejahren wurde
immer von Pronation und Supination gesprochen, wenn die Rotation beschrieben

werden sollte (Langer 1856).
2.2.2 Kooperation von Physik und Anatomie im friihen 20. Jahrhundert

Der Landarzt Hermann Zuppinger verdffentlichte in seiner Habilitationsschrift {iber
medizinische Mechanik in Ziirich im Jahr 1904 die Analyse von Kniegelenks-
Rontgenaufnahmen und fiihrte die Polkurven in die orthopadische Wissenschaft ein.
Zuppinger bestéitigte damit die Ausfilhrungen der Briider Weber, dass die
Drehpunkte sich bei der Flexion verlagern und stellte die Theorie eines Viergelenk-
Getriebes vor, das der Beschreibung der Kinematik des Tibiofemoralgelenkes
gentiigen sollte. Es bezog sich allerdings auf die Kreuzbinder, die er unzutreffend, die
Elastizitit der Bénder vernachldssigend, als zwei starre Stangen modellierte
(Zuppinger 1904). Menschik hat dieses Modell im Jahre 1974 veroffentlicht ohne
Zuppinger zu zitieren (Menschik 1974).

Kurze Zeit spiter entwickelte der Mathematiker und Physiker Otto Fischer 1907 im
Zuge seiner Studien zur Physiologischen Mechanik anhand der Rontgenbilder von
Zuppinger die Roll-Gleitbewegung des Knies. So beschrieb er das Abrollen der
Gelenkoberfldchen zu Beginn der Flexion in den kleinen Winkelbereichen bis zu
10° Beugung, mit dem Ubergang zum Gleiten fiir die groBeren Flexionswinkel
(Schwungphase) (Fischer 1907). Fischer gilt als einer der Wegbereiter der modernen
Biomechanik, da er erstmalig Physik und Mathematik mit medizinisch-anatomischen

Erkenntnissen verband.

Rudolf Armin Fick, Professor der Anatomie in Leipzig, spéter Prag, Innsbruck und
Berlin, arbeitete seit den 90er Jahren des 19. Jahrhunderts an Themen zur Mechanik
der Gelenke. In seinen Publikationen bis 1911 beschiftigte er sich speziell mit
Pronation und Supination (,,axiale Rotation) und zeigte ein Rollen der
Femurkondylen auf dem Tibiaplateau bis 20° Beugung. Fick postulierte wie die
Briider Weber, dass die Rollbewegung aufgrund des Zuges durch die Kreuzbénder in

ein Gleiten libergehe.

Fick benannte die Tatsache, dass verschiedene Kriimmungsmittelpunkte auf einer
Kurve liegen, als ,Evolute”, und prigte den Begriff der ,subjektiven*
Drehpunktbahn, welche der Polkurve fiir die Gleitbewegung der Tibia entspricht.

Durch die sich dndernden Kriimmungsradien des Femur verschiebe sich die
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Drehpunktbahn nun in Richtung des Zentrums des Femurs (Fick 1911)

Hans Strasser, Professor fiir Anatomie in Bern, arbeitete parallel an Studien zur
Gelenkmechanik. In seinem Buch aus dem Jahr 1917 nahm er den Begriff der
Evolute auf und stellte die Roll-Gleitbewegung der Kniegelenks wie folgt dar: Mit
Beginn der Flexion aus der Extension heraus geht der Femur aus einem anfanglichen
Rollvorgang allmihlich in ein Gleiten iiber, bis zu einem reinen Gleiten am Ende der
Beugung. Der laterale Condylus rollt bis zu 20° Beugung, der mediale Condylus bis
zu 10-15°, bedingt durch die Spannung des vorderen Kreuzbandes wiahrend der
Beugung, die ein weiteres Rollen beschriankt. Strasser sprach von ,,Drehgleiten* des
Femur und hielt die Kreuzbidnder bedeutsam fiir den Roll-Gleitvorgang (Strasser
1917). Diese kinematische Beschreibung des Roll-Gleitvorgang der tibialen und
femoralen Gelenkfldchen entspricht der heutigen Beschreibung der Kniebewegung in

der Stand- und Schwungphase beim Gehen.

Nach dem Ersten Weltkrieg nahm die Entwicklung der Naturwissenschaften eine
andere Richtung, die Anatomie wurde eigenstindige Disziplin und zunehmend durch
die politisch beeinflusste Vererbungslehre bestimmt. Die funktionelle Mechanik
geriet in den Hintergrund des Interesses. In der Folge gab es weltweit kontroverse
Meinungen zum Bewegungsablauf und insbesondere der Frage der Freiheitsgrade
des Kniegelenks, bis aufgrund der Entwicklung von Knie-Endoprothesen ab Ende
der 70er Jahre ein verstirktes Forschungsinteresse an der Biomechanik des

Bewegungssystems einsetzte.

Im Folgenden soll daher die Physik artikulierender natiirlicher Gelenke néher

betrachtet werden.
2.3 Physik artikulierender Gelenke
2.3.1 Aufgaben von Diarthrosen

Gelenke erfiillen folgende vier Aufgaben: Kompressive Kraftiibertragung (Statik)
und Fiihrung der Relativbewegung (Kinematik) benachbarter Korperteile (Négerl
1990, Kubein-Meesenburg et al. 1990), Lubrikation und Nutrition des Gelenk-
knorpels (Dumont et al. 2008a), Erfassung der Relativlage der gelenkig verbundenen
Korperteile (Sensorik) (Négerl et al. 2002b).

Die Synovia in den Gelenkspalten dient dazu, durch ,,Schmierung* (Lubrikation) den

Verschlei3 der Knorpelflichen zu reduzieren. Die Lubrikation im Gelenk wird durch
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die Inkongruenz sowie ein geschlossenes Kapselsystem bedingt. In der Bewegung
kommt es zu Druckunterschieden in gegeniiberliegenden Gelenkspalten. Dies
bedingt einen Pumpeffekt, der zur Verteilung der Gelenkfliissigkeit fiihrt (Levick et
al. 1996, Dumont et al. 2008a).

Die Synovialfliissigkeit hat bei biologischen Gelenken durch den Transport der
Synovialfliissigkeit von der Membrana synovialis zum Gelenkknorpel auch die

Funktion der Nutrition der beteiligten Elemente (Machan 1983).

Des Weiteren spielt die Sensorik eine entscheidende Rolle in der Funktion der
natiirlichen Gelenke, indem durch Mechanorezeptoren innerhalb der Bénder und
Menisken die jeweils vorherrschende Gelenkstellung an das Gehirn/Riickenmark
tibermittelt wird und somit der Bewegungsablauf gesteuert werden kann (Néagerl et
al. 1993; Gray 1999, Nigerl et al. 2002a. Négerl et al. 2002b) (siehe auch Kapitel
2.4.3 und 2.4.4).

2.3.2 Gleichgewichtszustinde von Diarthrosen

Die Anzahl der iiber die Gelenke ziehenden Muskeln ist in der Regel grofler als die
Anzahl der kinematischen Freiheitsgrade des betreffenden Gelenks. Das bedeutet
physikalisch, dass in einer vorgegebenen Gelenkposition das statische Gleichgewicht
mit unterschiedlichen Kombinationen der wirkenden Muskeln eingestellt werden
kann. Dazu gehoren die moglichen Gleichgewichtszustinde des Kniegelenkes, die es
ermoglichen, statische Aufgaben zu erfiillen, wie das Stehen und Hocken, aber auch

kinematische Aufgaben, wie das Andern einer Kdrperhaltung und das Gehen.

Ein statisches Gleichgewicht liegt vor, wenn die vektorielle Summe aller auf das

ruhende System einwirkenden Krifte (F) und Drehmomente (T) gleich Null ist.

Das Kraftsystem, welches auf einen Korper im Raum wirken kann, ldsst sich in

folgender Weise beschreiben: (F, T) = (F(x), F(y), F(Z), T(x), T(y), T(Z)).

Ein stabiles statisches Gleichgewicht bedeutet fiir den beweglichen Korper, dass
nicht nur die Vektorsummen der Krifte und Drehmomente Null sind, sondern auch,
dass durch eine &duflere Storung der Gleichgewichtslage ein riicktreibendes
Kraftsystem erzeugt wird, das kompensierend wirkt: Die potenzielle Energie des

Korpers ist im Minimum (Bergmann et al. 1998).

Erzeugt die Auslenkung bei einem Gelenk aber ein wegtreibendes Kraftsystem, das

die Auslenkung vergroBert, so findet man einen labilen Gleichgewichtszustand des
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Korpers: die potenzielle Energie hat ein Maximum erreicht.

Wird durch eine stdrende Auslenkung kein Kraftsystem erzeugt, so liegt ein

indifferenter Gleichgewichtszustand vor.

Das Kniegelenk ist in der Lage, stabile Gleichgewichtszustinde einzunehmen.
Ebenso sind auch instabile Zustinde notwendig (Nagerl et al. 1993). Ein Verlassen
einer mechanisch stabilen Hockposition kann nicht aus einem stabilen Zustand
heraus erfolgen und ist nur moglich, wenn vorher der Gleichgewichtszustand instabil
geworden ist. In der vorliegenden Arbeit wird dies anhand der AEQUOS-
Endoprothese untersucht und gefragt, welche Muskelkombinationen dafiir
verantwortlich  sind. Nach Néigerl (1993) st dann der zukiinftige

Gleichgewichtszustand mechanisch stabil.

Auf diesen Zusammenhang wird Kapitel 2.5 ndher eingehen. Zuvor soll jedoch eine
Betrachtung der anatomischen Verhéltnisse des Kniegelenks zum Verstindnis der

speziellen Physik beitragen.
2.4 Anatomie des Tibiofemoralgelenkes
2.4.1 Knocherne Strukturen

Das Kniegelenk verbindet durch die Articulatio femorotibialis den Femur mit der
Tibia und durch die Articulatio femoropatellaris die Patella mit dem Femur
(Abbildung 1) und stellt dadurch ein zusammengesetztes Kniegelenk dar (Waldeyer
2009).

Das Tibiofemoralgelenk ist zusammen mit der Articulatio femoropatellaris von einer

Gelenkkapsel umschlossen.

Der Os femoris, der mit 40 bis 50 Zentimetern ldngste und stirkste Rohrenknochen
des menschlichen Skeletts, setzt sich aus Corpus, Collum, Caput femoris und dem

distalen Endstiick mit seinen zwei Kondylen zusammen.

Das Corpus hat auf seiner dorsalen Seite an der Linea aspera zahlreiche
Muskelansdtze. Am distalen Ende l4duft diese Knochenverstarkung in die dreieckige

Facies poplitea iiber.
Das abgewinkelte Collum verbindet Corpus und Caput femoris (Waldeyer 2009).

Hyaliner Knorpel {iiberzieht den Kopf bis auf die Fovea capitis, in der das

Ligamentum capitis femoris liegt. Lateral befindet sich der Trochanter major und
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medial der Trochanter minor.

Patella —

Epicondylus
Epicondylus medialis
lateralis
Condylus Condyhus
lateralis fermoris medialis
fermoris
Condylus ———
lateralis tibiae Condylus _
medialis
Tibiaplate au tibiae
Tuberositas
tibiae

Abbildung 1: Knocherne Strukturen des Tibiofemoralgelenkes (Prometheus 2011). Der
Abdruck erfolgt mit freundlicher Genehmigung des Thieme-Verlags.

Das abgewinkelte Collum verbindet Corpus und Caput femoris (Waldeyer 2009).

Das distale Endstiick des Femurs ldauft in zwei rollendhnliche Fortsidtze aus, den
Condylus medialis und den Condylus lateralis (Abbildung 2). Beide Femurkondylen
sind konvex gestaltet. Ventral artikuliert die Femurflache mit der Patella, dorsal mit
der Tibia. Dabei sind sie von ventral nach dorsal stirker und von medial nach lateral
schwicher konvex gekrimmt (Waldeyer 2009). Darauf wird in Kapitel 2.5 néher

eingegangen.

Eine tiefe Furche, die Facies intercondylaris, teilt die beiden Kondylen dorsal. Nach
ventral vereinigen sich die Kondylen und bilden die Facies patellaris, eine

iiberknorpelte, asymmetrisch gebogene Gleitflache fiir die Patella.

Der Os tibialis stellt den tragenden Knochen des Unterschenkels dar. Das Corpus

wird durch einen dreieckigen Querschnitt charakterisiert.
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Abbildung 2: Caput femoris, (Prometheus 2011). Der Abdruck erfolgt mit freundlicher
Genehmigung des Thieme-Verlags.

Am kaudalen Ende geht das Corpus tibiae in den Malleolus medialis tiber, der
zusammen mit dem Malleolus lateralis die Malleolengabel bildet. Das Caput tibiae
endet in den Condylus medialis und lateralis, die die knorpelige Facies articulares
superiors tragen (Abbildung 3). Zwischen ihnen liegt die Eminentia intercondylaris
mit ithren zwei Erhebungen, dem Tuberculum intercondylare mediale und dem
Tuberculum intercondylare laterale, die nach ventral und dorsal von den Areae
intercondylaris  anterior und posterior begrenzt werden, welche keine
Knorpelbedeckung aufweisen (Waldeyer 2009). Ventral trdgt das Caput die
Tuberositas tibiae, welche als Ansatzpunkt fiir die Patellasehne dient. In der
Sagittalen weist der laterale tibiale Condylus eine konvexe Kriimmung der
Gelenkfliache auf, der mediale eine konkave (Négerl et al. 1993). Dies ist bedeutend
fir die biomechanischen Eigenschaften des Tibiofemoralgelenkes und wird in

Kapitel 2.5 dargestellt.
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Tibiaplateau Condylus lateralis

Abbildung 3: Knécherne Tibia, Caput mit Kondylen (Prometheus 2011). Der Abdruck
erfolgt mit freundlicher Genehmigung des Thieme-Verlags.

Die Kondylen (Facies articularis superior tibiae) haben eine ovale Form, wobei die

mediale Flache groBer ist als die laterale (Abbildung 4).

Eminentia Area intercondylaris
intercondylaris posterion

lateralis

Tuberositas intercondyaris
tibiae anterior

Abbildung 4: Tibiaplateau (Prometheus 2011). Der Abdruck erfolgt mit freundlicher
Genehmigung des Thieme-Verlags.

Femur und Tibia beriihren sich punktférmig in zwei Kontakten. Diese liegen auf den

Abhéngen der Eminentia intercondylaris (vgl. Kapitel 2.5 und Abbildung 16).
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2.4.2 Muskeln, Binder und Gelenkkapsel

Die das Tibiofemoralgelenk beeinflussende Muskulatur erfiillt sowohl statische als
auch dynamische Aufgaben. Sie dient der Stabilisierung des aufrechten Stehens und

der Unterstiitzung der extensorischen und translatorischen Bewegungsablidufe.

Die Muskulatur erzeugt den fiir die Funktion des Kniegelenks unabdingbaren
Kraftschluss. Sie kann in die zwei Hauptgruppen der Extensoren und der Flexoren

eingeteilt werden.

Die Extensorengruppe wird von den vier Kopfen des anterior gelegenen Musculus

quadriceps femoris gebildet:

Musculus rectus femoris, Musculus vastus medialis, Musculus vastus lateralis,

Musculus vastus intermedius (Waldeyer 2009) (Abbildung 5).

Die M. quadriceps liegen auf der anterioren Seite des Femur auf und lagern in ihrer
gemeinsamen Ansatzsehne (Retinaculum patellae) die Patella ein (Abbildung 5). Thre
Fortsetzung, das Ligamentum patellaec verlduft von der Spitze der Patella zur

Tuberositas tibiae. Die Patella wirkt als Sesambein.

M. quadriceps .
femoris 8%

Art. —= Epicondylus
femoro- medialis
patellaris |II
\ \ Condylus
| \ medialis
i fermoris
lig patellae i Meniscus

medialis

Lig. collaterale
tibiale

Abbildung 5: Ansatz des M. quadriceps (Prometheus 2011). Der Abdruck erfolgt mit
freundlicher Genehmigung des Thieme-Verlags.
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Diese Muskelgruppe der Flexoren, das heifit der Regio femoris posterior, die zum
Grofiteil vom Tuber ischiadicum entspringen, wird auch als ischiokrurale
Muskelgruppe oder im englischsprachigen Raum als Hamstrings bezeichnet. Hierzu
zdhlt der Musculus semimembranosus, der Musculus semitendinosus und der

Musculus biceps femoris (Abbildung 6).

Zu den Muskeln, die den Pes anserinus bilden gehoren neben dem oben erwidhnten

Musculus semitendinosus noch der Musculus gracilis und der Musculus sartorius.

Der Musculus popliteus entspringt am Condylus lateralis femoris und lduft in der
Kniekehle zur Facies posterior tibiae. Er ist in erster Linie flir die Innenrotation des
Kniegelenks verantwortlich, kontrolliert dabei aber auch die Flexion (Négerl et al.
1993; Bizzini 2000) (Abbildung 6).

M. semi- * = Tractus
tendinosus iliotibialis
M.gradilis

M. biceps
A.u. V. poplitea fermoris

M. semi- .

membranosus - M.plantaris

N. tibialis M. fibularis

(peroneus)
Rr.musculares COMmNis
(M. tibialis)
M. gastro-
CeMmius,
Caput laterale
M. gastro- -
cnemius, - N.cutaneus
Caput mediale surae lateralis
V.saphena
N. cutaneus paia

surae medialis

Abbildung 6: Flexoren des Femurs (Prometheus 2011). Der Abdruck erfolgt mit freundlicher
Genehmigung des Thieme-Verlags.

Der Musculus gastrocnemius zieht von den Condyli ossis femoris als Teil der

Kniegelenkkapsel bis zur Achillessehne (Abbildung 7).

Das Caput mediale hat seinen Ursprung am Condylus medialis femoris und das
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Caput laterale am Condylus lateralis femoris (Waldeyer 2009).

— M.plntaris

M. gastrocnemars,

Capaut Later de
Condyus
medidns tbiae Caput. fibulae
Arcus
tendineus
sl sole
Sehine des
M. plantarts M. soleus
M. gastro-
Chemis, M. triceps

Caput mediale | surae

M. gasitro-
Cemius,
Caput laterdle

Abbildung 7: M. gastrocnemius (Prometheus 2011). Der Abdruck erfolgt mit freundlicher
Genehmigung des Thieme-Verlags.

Diese Ubersicht zeigt, dass die Zahl der Freiheitsgrade des muskuldren Systems
grofer ist als die des ossdren Gelenks. Diese variablen Einstellmoglichkeiten der
Kraftausiibung der Muskulatur bilden die Voraussetzung, dass das Kniegelenk

Gleichgewichtszustinde wie stabil und labil einnehmen kann (Nagerl et al. 1993).

Der M. popliteus kompensiert die summative AuBBenrotation der anderen Muskeln,
so dass das Drehmoment in deren Kraftschraube kompensiert werden kann, wenn er

aktiv wird.
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Muskel

Funktion in Bezug auf

das TFG

Ursprung

Ansatz

M. rectus femoris

Extension

Caput rectum an der
Spina iliaca anterior
inferior, Caput reflexum
von Acetabulum-Rand,
Hiiftgelenkkapsel

Basis patellae,
Retinacula patellae

M. vastus medialis

Extension, IR

Linea intertrochanterica,
Labium mediale der
Linea aspera femoris,
Septum intermusculare
femoris mediale

Basis patellae, medialer
Seitenrand Patella,
Retinaculum patellae
mediale

M. vastus lateralis

Extension, AR

Trochante rmajor, Linea
intertrochanterica,
Labium laterale der
Linea aspera femoris,
Septum intermusculare
femoris laterale

Basis patellae,
Retinaculum patellae
laterale

M.vastus intermedius

Extension

Vorder-und Seitenfldche
des Femurschaftes

Basis patellae

M.semimembranosus

Flexion, IR gebeugt

Tuber ischiadicum

-Seitenfliache des
Condylus medialis
tibiae

-Lig. popliteum
obliquum

-Facies des M. popliteus

M. semitendinosus

Flexion, IR gebeugt

Tuber ischiadicum,
Lig.sacrotuberale

Tuberositas tibiae

M. biceps femoris

Flexion, AR gebeugt

Tuber ischiadicum
(Einzelheiten siche
Text)/ Labium lat.der
Linea aspera femoris

Caput fibulae

Flexion/ Innenrotation

Ramus inferior ossis
pubis

Tuberositas tibiae und
Fascia cruris

Flexion Spina iliaca anterior Tuberositas tibiae
superior
M. popliteus IR, Condylus lat. femoris Facies posterior tibiae
M. gatrocnemius Flexion Condylus med. + lat. Tendo calcaneus,

femoris

Kniegelenk-
kapsel

Tabelle 1: Die das Kniegelenk beeinflussende Muskulatur
PESNGISERRS, Hamstring, M. quadriceps femoris; IR: Innenrotation; AR: AufSenrotation
(Waldeyer 2009 S.1144 ff.)
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2.4.3 Menisci

Die zwischen den femoralen und tibialen artikulierenden Flidchen liegenden
Menisken (Meniscus medialis, Meniscus lateralis) bestehen aus wasserhaltigem
kollagenem Faserknorpel, gering vaskularisiert mit schwacher Blutversorgung. 75%
der Masse macht Wasser mit Proteoglykanen aus, circa 25% nehmen kollagene

Faserknorpel ein.

Die Menisken erscheinen in ihrem Querschnitt keilformig mit einer Verdickung zum
Rand hin. Diese breitere Seite ist mit der Gelenkkapsel iliber Bindegewebe
verwachsen. Innerer und duflerer Meniskus formen auf diese Weise Keile zwischen
Tibia und Femur, mit konvexer Wdolbung zum Femur und flacher Auflage zur

tibialen Seite (Waldeyer 2009).

Der mediale Meniskus bildet einen Keil in Form eines offenen C (Abbildung 8). Er
ist groBer als der AuBenmeniskus. Der laterale Meniskus stellt einen fast
geschlossenen Halbkreis dar. Der laterale Meniskus ist nicht mit dem lateralen
Kollateralband verankert, sondern im mittleren Bereich frei beweglich und besitzt
nur Verbindung zur Membrana synovialis der Gelenkkapsel. Es besteht eine
Verbindung beider Menisci zur Area intercondylaris, sowohl im anterioren als auch

im posterioren Bereich (Abbildung 8) (Athanasiou et al. 2009).

Lig. cruciatum
anterius

Lig. patellae

— Lig. trams-

Meniscus ~
- VETSLIT QENLUS

medialis

Art. tibio-
fibularis

S

Lig. collaterale
fibulare

Lig. collaterale
tibiale

Lig. crudatum Lig. menisco- Meniscus Caput
a posterius femorale posterius lateralis fibulae

Abbildung 8: Menisken (Prometheus 2011) Der Abdruck erfolgt mit freundlicher
Genehmigung des Thieme-Verlags.
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Menisken haben die Aufgaben, den Gelenkspalt zu verkleinern. Des Weiteren
dichten sie die Gelenkrdume gegen Unter- und Uberdruck ab, wodurch ein
hydraulisches System im Gelenkraum entsteht und die Synovia bei Bewegung in die
Gelenkriume lokal vom Uber- zum Unterdruck strémt und dabei Lubrikation und

Nutrition bewerkstelligt (miindliche Mitteilungen Négerl 2014).

Die zweite wichtige Aufgabe der Menisci ist die sensorische Kontrollfunktion der
axialen Rotation. Studien der letzten 30 Jahre haben Ruffini-, Vater-Pacini- und
Golgi-Mechanorezeptoren auf den Hornern der Menisken nachgewiesen, die auf die
wichtige Rolle der Menisken in der Signalgebung an das zentrale Nervensystem
hinweisen (Day et al. 1985; Zimny et al. 1988; Fanghinel et al. 1996; Bliimel et al.
1997; Gray 1999; Négerl et al. 2002a, Nagerl et al. 2002b; Saygi et al. 2005).

In der biomechanischen Arbeitsgruppe Gottingen/Greifswald (Bliimel et al. 1997;
Négerl et al. 2002a) wurde dariiber hinaus gezeigt, dass in Sonderheit in den
Aufthidngungen der Menisci das Sensorsystem fiir axiale Rotation lokalisiert ist.
Ruffini-Korperchen, die sich zwischen den Fasern der Aufhidngungen befinden,
reagieren auf unterschiedliche Dehnung der benachbarten Fasern und ergeben so
summativ ein Messsystem fiir die axiale Rotation. Uber eine neuronale Verschalung
via y-Neuronen findet eine Signaliibermittlung an das Riickenmark statt, welche tiber
den efferenten Schenkel den Muskeltonus steuert, so dass der Muskeltonus fiir eine
zukiinftige Position des Kniegelenkes berechnet und ausgefiihrt wird. (Négerl et al.
2002a; Nagerl et al. 2002b).

2.4.4 Kapsel-Band-Apparat

Die Gelenkkapsel des Tibiofemoralgelenkes ist iiber das Stratum fibrosum an der
Tibia befestigt, der Ansatz beginnt etwa einen Zentimeter kaudal der Knorpelrinder.
Die Gelenkkapsel ist mit der membrana fibrosa und der Membrana synovalis
ausgekleidet. Sie umschlieft die Femurkondylen lateral und ist nach vorne mit der
Sehne des Musculus quadriceps femoris und der Patella verwachsen. Mit der
Gelenkkapsel verbunden sind das Ligamentum femoropatellare laterale und mediale.

Sie verbinden den Os femoris mit der Patella.

Die Bénder des Kniegelenks werden in Innen- und AuBenbidnder eingeteilt.

Die Innenbdnder werden von den vorderen und hinteren Kreuzbindern reprisentiert.
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Ihre wesentliche Funktion stellt die Lagepropriozeption fiir die Flexion/Extension
dar, da auch hier zwischen den Fasern eine dichte Besiedlung der Binder mit
Ruffini- und Vater-Pacini-Korperchen existiert (Bliimel et al. 1997, Nagerl et al.
2002b).

Das Ligamentum cruciatum anterius (vorderes Kreuzband) verlduft von der tibialen
Area intercondylaris anterior zur medialen Fliche des lateralen Kondylus des Femurs
(Abbildung 9). Das Ligamentum cruciatum posterius zieht sich von der tibialen Area
intercondylaris posterior zur Innenfliche des medialen Femurkondylus (Waldeyer
2009). Die Kreuzbander befinden sich auBlerhalb des Gelenkes jedoch innerhalb der
Gelenkkapsel.

Die Kollateralbdnder stellen die AufSenbdiinder des Knies dar. Hier unterscheidet man
das Ligamentum collaterale tibiale (klinischer Terminus: Innenband) und das
Ligamentum collaterale fibulare (klinischer Terminus: Aullenband) (Abbildung 9).
Auch zwischen den Fasern der Kollateralbédnder befinden sich Ruffini-Kd&rperchen,
wodurch auch die Kollateralbdnder zur rdumlichen Sensorik der Relativposition von

Tibia und Femur beitragen.

. Condylus
2 lateralis fernoris
Condylrs .. Lig. crudatum
me dialis anterius
fermoris
_.. Lig. mensco-
Lig. crudatum "~ femorale
posteris postenus
— Meniscus - Meniscus
medialis laterals
Lig.collaterale Lig. colaterale
tibiale fibulare

Abbildung 9: Kreuz- und Kollateralbdander (Prometheus 2011). Der Abdruck erfolgt

mit freundlicher Genehmigung des Thieme-Verlags.

Das Ligamentum collaterale tibiale entspringt am Epincondylus medialis femoris und
zieht zur Facies medialis der Tibia in direkter Nachbarschaft zum Ansatz der Pes
anserinus Muskeln. Es ist ferner mit dem Meniscus medialis verbunden (siehe

Kapitel 2.4.3 und 2.4.4). Das Ligamentum collaterale fibulare zieht vom Epicondylus
25



lateralis femoris zum Caput fibulaec (Waldeyer 2009) (Abbildung 9).

Untersuchungen haben ergeben, dass bei Extension des Kniegelenks die Fasern der
Kreuzbénder unter voller und gleichmiBiger Anspannung nahezu parallel verlaufen.

Bei der AuB3enrotation entflechten sie sich wieder (Hunziker et al. 1990).

Die Kreuzbiander haben auch neurophysiologische Bedeutung der Propriozeption: Es
wurden Pacini- und Ruffini-Rezeptoren an der Oberfliche von vorderen
Kreuzbiandern gefunden und bestétigt, dass iiber diese Mechanorezeptoren und
Signalweiterleitungen die Spannung der Kreuzbdnder und Hamstring-Muskeln
kontrolliert wird (Solomonow et al. 1987; Halata und Haus 1989; Jerosch et al.
1998; Dyhre-Poulsen et al. 2000; Nigerl et al. 2002b).

Vor diesem Hintergrund sollen im Folgenden die speziellen biomechanischen

Verhiltnisse des Kniegelenks erldutert werden.
2.5 Zur biomechanischen Funktionsweise des Kniegelenkes
2.5.1 Einfiihrung

Sowohl die Briider Weber (Weber und Weber 1836) als auch Fischer (Fischer 1907)
und Strasser (Strasser 1917) beschrieben das Roll-/Gleitverhalten des
Tibiofemoralgelenkes in der Hinsicht, dass zundchst aus dem Stand heraus ein
iiberwiegendes Rollen der tibialen Gelenkflache auf der femoralen Gelenkflache bis
zu einem Winkel von etwa 20° stattfindet. Dies bedingt, dass die momentane
Drehachse zundchst nahe der Gelenkkontakte liegt, um dann bei groBeren
Flexionswinkeln ins Zentrum der Femurkondylen zu wandern (wie auch von R. Fick
1911 bereits beschrieben, siehe oben). Diese zentrale Lage bedingt dann das
iberwiegende Gleiten (,,Durchdrehen) des Femurs auf der Tibia. Durch
Zuhilfenahme der Bandfiihrung und der Tibiarotation durch Weber und Strasser
beziehungsweise durch Annahme der Fiihrung durch die Kreuzbénder bei Zuppinger
wurde versucht, die Roll-Gleit-Kurve des Kniegelenkes quantitativ abzuleiten, was
aber schlieBlich nicht gelang (Zuppinger 1904; Weber und Weber 1836; Strasser
1917).

Trotz der frilhen Erkenntnisse zum Roll-Gleitverhalten zeigen die heute auf dem
Markt iiblichen Knie-Endoprothesen ein Design, dass durch ein Zusammenfallen der
Rotationsachsen im lateralen und medialen femoralen Kompartiment gekennzeichnet

ist. Im natiirlichen Gelenk ist nun die tibiale Gelenkfldche in sagittaler Richtung auf
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der lateralen konvex, auf der medialen Seite aber konkav gekriimmt. Wiirde man nun
eine solche Prothese konstruieren mit einer einzigen Femurachse und zwei
verschiedenen Tibiaachsen, so hitte man ein simples, konstruktiv anspruchsvolles
Scharniergelenk. Wenn man nun auf beiden Tibiaseiten die Gelenkflichen konkav
gestaltet, deren Rotationsachsen zusammenfallen, so entsteht eine dimere Kette, wie
es Nigerl (1990) bezeichnet. Eine solche Prothese hat dann in Flexion und
Extension zwei Freiheitsgrade, wodurch der Scharniermodus verlassen ist. Nach
diesem Prinzip sind fast alle auf dem Markt befindlichen Prothesen gestaltet. Wegen
der lateral/medialen Symmetrie konnen aber auch diese Prothesen den natiirlichen

Roll-Gleitmechanismus nicht nachbilden.

Négerl (Négerl et al. 1993) sah, dass durch ein Verlassen einer gemeinsamen
Femurachse von lateralem und medialem Condylus die experimentellen Roll-
/Gleitkurven der fritheren Forscher auch bei Prothesen erreicht werden kdnnen. Dazu
muss man die Femurachse des medialen Condylus um einige Millimeter gegeniiber
der Femurachse des lateralen Condylus nach anterior versetzen (Négerl et al. 2008).
Behiélt man die natiirlichen Kriimmungen der tibialen Gelenkflichen bei (lateral
konvex und medial konkav), dann fiihrt dies dazu, dass sich im Stand die momentane
Drehachse in der Ndhe der Gelenkkontakte befindet, wodurch ein Rollen moglich ist.
Bei Flexion wandert die Drehachse wie im natiirlichen Kniegelenk in das Zentrum
des Femurs und die Endoprothese wird bei groBen Flexionswinkeln ebenso wie das

natirliche TFG scharnierdhnlich.

Die Fithrung des natiirlichen Tibiofemoralgelenkes wird allein durch die
Morphologie der Gelenkflichen dominiert. Die Bénder passen sich wegen ihrer
erheblich groBeren Elastizitit dieser Fithrung an. Dabei stehen die Gelenkfldchen bei
kompressiver Gelenkkraft miteinander in Kontakt iiber die beiden Kontaktpunkte des
medialen und lateralen Kompartiments. Unter der kompressiven Gelenkkraft wird
durch diese Fiihrung der artikulierenden Gelenkfldchen ein Getriebemechanismus
evoziert, welcher dem eines zwangldufigen Viergelenkes entspricht (siche Kapitel

2.5.3).

Die Bewegung in der Hauptfunktionsebene wird muskulér gesteuert und wird durch
die Gelenkfldchen vorgegeben, die anderen Freiheitsgrade des Tibiofemoralgelenkes
sind zwangsldufig und selbststabilisierend. Im frontalen Schnitt zeigt sich ebenfalls,

dass die tibialen und femoralen Kurvaturen der artikulierenden Strukturen nicht
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deckungsgleich sind (Abbildung 16). Die Kontaktpunkte befinden sich auf den
tibialen Abhdngen. Dies fiihrt dazu, dass unter einer kompressiven Gelenkkraft, das
System dem einer technischen ,,Laufkatze* entspricht. Durch diese Positionierung
der Kontaktpunkte konnen in geringem Malle die kleinen Freiheitsgrade, wie axiale
Rotation und Ab-/Adduktion bei einer Stérung des Systems durch &uBere
Krafteinfliisse bedient werden, welches fiir die Funktion des TFG wichtig ist. Wie
zum Beispiel fiir das Gehen auf einem unebenen Weg. Ist der duBere Storfaktor weg,
so kehrt das System des TFG wieder in seine Ausgangslage zuriick. Nach diesem
Prinzip wurde auch das AEQUOS Knie konzipiert (Fiedler et al.2011, Wachowski et
al. 2011). Diese kleinen Freiheitsgrade konnen nicht willentlich muskulédr bedient

werden (Négerl et al. 2008).

Die Inkongruenz der Gelenke - und hier des Tibiofemoralgelenkes - ist zum einen
mechanisch notwendig, zum anderen auch biologisch. Die Mechanik in der
Hauptfunktionsrichtung erklart sich aus dem technischen Viergelenk. Dieses jedoch
allein reicht nicht zum Verstidndnis der Funktionsweise des biologischen Gelenkes.
Die Inkongruenz der Gelenkflichen fiihrt letztlich zur Kraftschraube beim

Viergelenk.
2.5.2 Kraftschraube beim Viergelenk

Wie schon beschrieben, hat das TFG zwei Kontaktpunkte. In der Regel schneiden
sich die beiden Kraftwirkungslinien durch den medialen und den lateralen
Kontaktpunkt nicht, so dass diese beiden Gelenkkréfte — durch die entsprechenden
Drehmomente erzeugt durch die Muskulatur - eine Kraftschraube bilden. Diese ist
abhidngig vom Flexionswinkel, der Verteilung der Gelenkkrifte und der Neigung der
Tubercula condylaria, auf denen die Kontaktpunkte liegen (Fiedler et al. 2011).

Dabei kommt dem M. popliteus eine besondere Bedeutung zu, da er durch seinen
Ansatz und Ursprung in der Lage ist, die AuBlenrotation, welche durch andere
Muskeln erzeugt wird, zu kompensieren, so dass die axiale Kraftschraube

kompensiert werden kann.

Uber einen kraftschliissigen Kontakt zwischen zwei Korpern kann senkrecht zur
Kontaktfliche nur eine Kraft iibertragen werden. Ein Drehmoment kann so nicht

iibertragen werden.

Ein Drehmoment kann nur dann {iber ein Gelenk iibertragen werden, wenn zwei
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Kontakte zwischen beiden Korpern existieren. Dies jedoch mit der Einschrankung,

dass die Wirkungslinien der beiden Kontaktkréfte zueinander windschief verlaufen.

Dieses Drehmoment kann riicktreibend oder forttreibend sein und erlaubt so neben
einem indifferenten Gleichgewicht stabile und labile Gleichgewichtszustidnde. Hierin
unterscheidet es sich zum Gelenk mit einem Kontaktpunkt (miindliche Mitteilung

Négerl 2014).

Technisch wird dies als Kraftschraube beschrieben. Mit Ausnahmen des
indifferenten Gleichgewichtes fiihrt bei einem Viergelenk eine Auslenkung aus einer
Gleichgewichtslage zu einer definierten Kraft und sogleich zu einem Drehmoment
aus sich selbst heraus. Die Kraftschraube besteht aus einer Kraft, deren
Wirkungslinie im Raum festgelegt ist, sowie einem Drehmoment, dessen Vektor
parallel zur Kraftwirkungsline verlduft (miindliche Mitteilung Négerl 2014; Fiedler
etal. 2011).

Das Funktionsprinzip der Kraftschraube unterscheidet das Viergelenk vom
Scharniergelenk und somit auch das biomechanische Verstindnis in der Gegenwart
vom Tibiofemoralgelenk. Es funktioniert nach unserem heutigen Verstindnis nach
dem Prinzip des technischen Viergelenkes. Aus diesem Verstdndnis entstand mit der
AEQUEOS die erste Knie-Endoprothese, die in ihrem Wirkungsmechanismus und
Funktionsprinzip dem natiirlichen Kniegelenk folgte (Frosch et al. 2009).

2.5.3 Das Kniegelenk als Viergelenk

Die spezielle Mechanik des Kniegelenkes wird durch die Geometrie der Tibia- und
Femurflichen und deren Artikulation zueinander bestimmt, wie Nigerl erstmals
1993 (Niagerl et al. 1993) darlegte und wie in weiteren MRT-Untersuchungen
bestdtigt werden konnte ( Martelli und Pinskerova 2002; Hamai et al. 2013).

Die Oberfliche der Tibiakondylen weist zwei Besonderheiten auf: Zwar sind beide
Gelenkfldchen der Tibia oval, jedoch ist die mediale Fliche grofer als die laterale.
Das mediale Kompartiment ist im sagittalen Schnittkonkav gekriimmt. Obwohl der
artikulierende femorale mediale Anteil konvex geformt ist, bewirkt der kleinere
femorale Kriimmungsradius eine Inkongruenz der Gelenkfldchen zueinander. Des
Weiteren zeigt der sagittale Schnitt im lateralen Kompartiment der tibialen
Artikulationsfliche eine konvexe Kriimmung. Im lateralen Kompartiment artikuliert

daher die konvexe tibiale mit der konvexen femoralen Oberfliche (Abbildung 11)

29



(Nagerl et al.1993).

Hier wird die aus dieser Geometrie folgende Besonderheit deutlich: im medialen
Bereich liegt der tibiale Kriimmungsmittelpunkt oberhalb des femoralen
Kriimmungsmittelpunktes (Abbildung 10).

Abbildung 10: Anteroposteriorer Schnitt durch die medialen Kondylen mit Schemazeichnung
der resultierenden tiberschlagenen dimeren Kette aus Ndgerl et al. 1993, S. 388. Der
Abdruck erfolgt mit freundlicher Genehmigung von Prof. H. Ndgerl.

Abbildung 11: Anteroposteriorer Schnitt durch die lateralen Kondylen mit Schemazeichnung
der gestreckten dimeren Gelenkkette (Ndgerl et al. 1993, S. 388). Der Abdruck erfolgt mit
freundlicher Genehmigung von Prof. H. Ndgerl.
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F = Femur; T = Tibia; M(FL) = lateraler Kurvaturenmittelpunkt des Femurs, M(TL)
= lateraler Kurvaturenmittelpunkt der Tibia, R(FL) = Radius der lateralen Kurvatur
des Femurs, R(TL) = Radius der lateralen Kurvatur der Tibia, M(FM) = medialer
Kurvaturenmittelpunkt des Femurs, M(TM) = medialer Kurvaturenmittelpunkt der
Tibia, R(FM) = Radius der medialen Kurvatur des Femurs, R(TM) = Radius der
medialen Kurvatur der Tibia, R(L), R(M) = Gestdnge der dimeren Kette

2.5.4 Dimere Kette als Baustein

Das laterale Kompartiment stellt sich als gestreckte dimere Gelenkkette, das mediale
Kompartiment dagegen als iiberschlagene dimere Gelenkkette dar. Die konkav-
konvexe Anordnung der Gelenkflichen ist druckstabil. Die konvex-konvexe

Morphologie des lateralen Kompartiments ist hingegen labil.

So prisentiert sich das Tibiofemoralgelenk nicht, wie in é&lteren Publikationen
beschrieben, als Scharniergelenk, sondern strukturell als ein Viergelenk aus einer
iiberschlagenen und einer gestreckten Kette als Bausteinen, da die beiden femoralen

Achsen nicht zusammenfallen.

Aus der Morphologie der artikulierenden Gelenkflachen ergeben sich fiir das
Tibiofemoralgelenk vier Drehachsen, die bedingt durch die Inkongruenz der
Gelenkflichen nicht zusammenfallen, sondern sich zu einem zwangsldufigen

Viergelenk zusammenschlieBen (Abbildung 12).

Der laterale und der mediale Kontaktpunkt des Tibiofemoralgelenkes schlieen sich

durch thre Asymmetrie zu einem Viergelenk zusammen.

Die Inkongruenz der artikulierenden Fldachen ist ein grundsétzliches
Konstruktionsprinzip von biologischen Gelenken und ist fiir die Funktionsweise des

Kniegelenks von ausschlaggebender Bedeutung (Négerl et al. 1993).

Allgemein 14Bt sich feststellen, dass in Flexion/Extension das Kniegelenk
physikalisch ein Kurvengetriebe darstellt, das sich geometrisch aus den Kurven der
Kontaktpunkte auf den Gelenkfldchen ergibt. Ndhert man diese Kontaktkurven durch

Kreise an, so ergibt sich das unten beschriebene Viergelenkgetriebe.

Da es sich um kndcherne Strukturen handelt, haben die Abstinde der Achsen Mgy
und Mg sowie Mty und My definierte Abstidnde, so dass die dimeren Ketten des

lateralen und medialen Kompartiments zu einem Viergelenk verkniipft sind (Négerl

etal. 1993).

Die Inkongruenz fiihrt zu weiteren mechanischen Merkmalen in Flexion und

Extension. Beim Vorgang der Extension verhindern die in antero-posteriorer
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Richtung gegensitzlichen Krimmungen der tibialen Gelenkflichen eine

Uberstreckung des Tibiofemoralgelenkes (Nigerl et al. 1993).

Abbildung 12: Dimere Ketten des Viergelenks aus Ndgerl et al. 1993, S. 389. Der Abdruck
erfolgt mit freundlicher Genehmigung von Prof. H. Ndgerl.

Die Flexion kann technisch bedingt auf eine anteriore oder posteriore Art erfolgen
(Abbildung 13 und Abbildung 14). So kann aus der Ausgangslage Mty sich der
Mittelpunkt nach anterior bewegen (Abbildung 13), dabei ist charakteristisch, dass

nach der Totlage T; groBe Beugungswinkel resultieren.

Im zweiten Fall wandert My zundchst nach posterior und erst nach Passieren der

hinteren Totlage T;; nach vorne (Abbildung 14).
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Abbildung 13: Anteriorer Zweig der Kniebeuge aus Ndgerl et al. 1993, S.389. Der Abdruck
erfolgt mit freundlicher Genehmigung von Prof. H. Ndgerl.

Abbildung 14: Posteriorer Zweig der Kniebeuge aus Ndgerl et al. 1993, §.389. Der Abdruck
erfolgt mit freundlicher Genehmigung von Prof. H. Ndgerl.

2.5.5 Rastpolkurve

Viergelenkgetriebe mit den Achsen Mg, Mpy; My, Mmyv , definiert durch die
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Gelenkfldchen des lateralen und medialen Kompartiments, besitzen eine momentane
Rotationsachse, deren Lage abhingig vom  Flexionswinkel ist.
Die Summe der Drehachsen oder Drehpole bilden beim Bewegungsablauf eine
Kurve, die so genannte Rastpolkurve, Drehpolkurve, Momentanpolkurve oder
helical axis (Abbildung 15a-c) (Blaha et al. 2003; Mansour et al. 2004; van den
Bogert et al. 2008; Nigerl et al. 1993; Fiedler et al. 2011).

//\ P1

a) labiles Glgw. b) indifferentes Gigw. c) stabiles Gigw.

Abbildung 15: Gleichgewichtszustdnde eines Viergelenks unter isotonischer Kraft aus
Mackeben 1997. Der Abdruck erfolgt mit freundlicher Genehmigung von Dipl.-Phys .S.
Mackeben

Werden alle momentanen Einzelrotationen aufgezeichnet, so befindet sich das
Viergelenk dann im stabilen Gleichgewicht, wenn die momentane Drehachse bei der
Auslenkung die Kraftwirkungslinie iiberholt. Ein labiles Gleichgewicht herrscht,
wenn der momentane Drehpol (P2 in Abbildung 15) hinter der Bewegung der

Kraftwirkungslinie zuriick bleibt oder sich von ihr weg bewegt.

Ein indifferentes Gleichgewicht liegt vor, wenn der momentane Drehpol wahrend der

Auslenkung auf der Kraftwirkungslinie bleibt (Abbildung 15¢).
2.5.6 Das Muskelprinzip

Die Rastpolkurve ist durch die Gelenkfldchen des Kniegelenkes vorgegeben und ist
nicht verdnderbar. Die Kraftwirkungslinien konnen jedoch durch die Muskulatur

variiert werden.

Zu diesem Zweck ist die Muskulatur iberdimensioniert. Die Anzahl der Muskeln ist
grofler als die Freiheitsgrade des Gelenkes. Dieses generelle Prinzip bei biologischen
Gelenken erlaubt es, dass mithilfe der Muskulatur eine biologisch beeinflussbare
Variable vorliegt, die das Gleichgewicht und die Gleichgewichtsart bestimmen kann
(Nagerl et al. 1993).
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Wie bereits Kndsel zeigte, ldsst sich dieses Prinzip auch experimentell nachweisen

(Knosel 2003).

Eine Anderung der Kraftwirkungslinien fiihrt bei gleichem Flexionswinkel zu

unterschiedlichen Stabilitidten beziehungsweise Instabilitdten der Gleichgewichte.
2.5.7 Freiheitsgrade des Kniegelenkes

Unter Einbeziehung der Inkongruenz der artikulierenden Gelenkflichen, der
Bedingung des Kraftschlusses und der zwei Kontaktpunkte, ergeben sich fiir das

Kniegelenk folgende vier Freiheitsgrade:
e [Extension/Flexion in der Sagittalebene
e Rotation um die zwei Normalen in den Kontakten
¢ Adduktion/Abduktion (Varus-Valgus)

2.5.8 Bewegung in der Hauptfunktionsrichtung

In der Sagittalebene findet die Extension/Flexion statt, bei welcher es sich um die
Hauptfunktionsrichtung handelt. Die kinematischen Eigenschaften des Viergelenkes
des Tibiofemoralgelenkes ergeben sich in der Hauptfunktionsrichtung unter anderem

aus den Verhéltnissen und Langen der Getriebeglieder.

Das mechanisch stabile Gleichgewicht fiir eine Position der Koppel wird durch die
Lage und die Abstinde des Koppelpunktes, der momentanen Drehachse, des
Kraftzentrums und der Krimmungsmittelpunkte zueinander bestimmt sowie der
Gelenkkraft. So sind bei einem definierten Viergelenk nur Bewegungen eines
Punktes der Koppelebene auf einer vorgeschriebenen Bahn, der Koppelkurve,
moglich. Ebenso bei dem definierten Kurvengetriebe, fiir das das Viergelenk im

Winkelbereich bis 60° gilt (Nagerl et al. 1993).
2.5.9 Bewegungsfreiheiten neben der Hauptfunktionsrichtung

Die primdr durchgefiihrten Bewegungen des Kniegelenkes sind die Extension-
/Flexion in der Sagittalebene und die Translation in anteriorer/posteriorer Richtung
in der Sagittalachse (Hauptfreiheitsgrade). Weitere, auch als so genannte kleine
Freiheitsgrade (Kndsel 2003) bezeichnete Bewegungen, die einzeln fiir sich aktiv
durch die Muskulatur nicht bedient werden, stellen die Ab- und Adduktion sowie die

axiale Rotation (Pronation/Supination) dar.

Die Selbststabilisierung dieser kleinen Freiheitsgrade wird nur durch die
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Gelenkflichen erzwungen. Die Kontaktpunkte liegen an der Eminentia
intercondylaris. Die Formgebung der Gelenkfldchen ldsst den kleinen Freiheits-
graden weit weniger Bewegungsmoglichkeit als in der Hauptfunktionsrichtung.
Translation nach medial und lateral ist nur gegen eine riicktreibende Kraft moglich,
da die Gelenkflachen gegeneinander angestellt sind, wodurch das Gelenk sogleich
wieder in die Ausgangslage strebt. Die kompressive Kraft und die sich auf den
Abhidngen befindlichen Kontaktpunkte erzwingen eine Selbststabilisierung. Unter
kompressiver Belastung ist das Tibiofemoralgelenk stabil, wie die Kabine einer
Drahtseilbahn. Eine Translation in medialer oder lateraler Richtung ist daher nur

eingeschrankt moglich (Abbildung 16).

Abbildung 16: Frontale Ansicht mit den Kontaktpunkten links aus Fiedler et. al 2011 (links)
mit Selbststabilisierungsmechanismus nach Adduktion riickfiihrende Kraft in die
Ausgangslage aus Abicht 2005(rechts). Der Abdruck erfolgt mit freundlicher Genehmigung
von Dr. rer.med C. Abicht

2.5.10 Kontaktpunkte und Gelenkfléiche

Der Knorpel im Kontaktpunkt wird minimal gestaucht, wodurch der Kontaktpunkt
im biomechanischen Gelenk eine, wenn auch minimale, Kontaktfliche darstellt. Die
Stauchung des Knorpels ist so gering, dass eine Kraftiibertragung iiber die elastisch
aufgehdngten Menisci im Gelenkraum nicht geschieht, wenngleich dies in élteren
Lehrbiichern oft diskutiert wurde. Die knochernen Strukturen sind mit Knorpel
iiberzogen. Dieser Knorpel besteht aus einem biphasischen Geriist, welches Synovia

einschlieB3t (Linf8 et al. 1999).
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Entlastung und Belastung des Knorpels finden bei der Anderung des Kontaktpunktes
statt. Der Kontaktpunkt &dndert sich bei jeglicher Bewegung, jedoch unterschiedlich

schnell an Tibia und Femur.

Bei der Kompression des Knorpels wird Synovia aus dem Knorpel selbst frei. Bei
Entlastung nimmt er ebenso Synovia wieder auf. Dadurch schwimmen die beiden
kontaktierenden Gelenkflichen aufeinander. Die Synovia im Gelenkspalt dient
somit der Reduzierung der Reibung und der Erndhrung des Gewebes (Waldeyer
2009). Die Reibung in biologischen Gelenken liegt daher nahezu nur als Gleitreibung
vor. Die Haftreibung spielt in physiologischen Gelenken im Gegensatz zu
pathologischen Gelenken nur eine sehr untergeordnete Rolle. Die mechanischen
Eigenschaften gehen verloren und die biomechanischen Funktionsweisen fallen weg

(miindliche Mitteilung Nigerl 2014).
2.5.11 Rollen und Gleiten des Kniegelenkes

Die Beuge-Streck-Bewegung im Kniegelenk entspricht einer Roll-Gleit-Bewegung.
Durch die verdnderlichen Kriimmungsradien der Femurkondylen verlagert sich der

Drehpunkt kontinuierlich (Weber und Weber 1836; Strasser 1917).

Nach Nigerl et al. (2008) iiberwiegt der Anteil des Rollens in der Bewegung des
Kniegelenkes zwischen 5° und 25°. Das Problem der Reibung ist im natiirlichen
Kniegelenk kinematisch gelost, so dass die Haftreibung in physiologischen Gelenken

keine Rolle spielt und die Abnutzung der artikulierenden Flachen minimiert wird.

Die Extension ist mit einer Aullenrotation der Tibia kombiniert. Wahrend der letzten
5¢ der Extension kommt es dabei zur sogenannten Schlussrotation der Tibia, der
zwangsldufigen AuBlenrotation gegen den Femur um etwa 5-10° (Meyer 1856;
Strasser 1917, S. 379; Waldeyer 2009). Diese ,,Verriegelung® des Knies, die
Durchstreckung des Knies, wird bei permanentem Stehen eingenommen. Dieser

Extensionszustand wird beim Gehen in der Standphase nicht erreicht.

Entscheidend fiir die Flexion im Kniegelenk ist das initiale Abrollen des
Tibiofemoralgelenkes beim Uberschreiten der ersten Grade in der Flexion, um in
dieser Phase der groBen Gewichtsbelastung der artikulierenden Fldachen den
Verschleil moglichst gering zu halten. In der Schwungphase des Ganges, in dem die
grofiten Winkel eingenommen werden, ist das jeweilige Tibiofemoralgelenk nur

wenig kompressiv belastet, so dass eine Entlastung durch Abrollen nicht notwendig
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ist.

Damit biologische Gelenke die beschriebenen Vorginge des Rollens und Gleitens
ausfithren konnen, muss die Bedingung des Kraftschlusses erfiillt sein. Im humanen
Tibiofemoralgelenk wird der Kraftschluss durch die kompressive Gewichtskraft

realisiert.

Die Abbildung 17 zeigt das initiale Abrollen des Tibiofemoralgelenkes fiir beide
Kompartimente in der Anfangsphase des Gehens, in dem die mit Abstand grofBte
Gewichtsbelastung auftritt. Im medialen Kompartiment erkennt man ab etwa 10° den

Vorgang des Roll-Gleitens, mit wachsendem Anteil des Gleitens.

Im lateralen Kompartiment kommt es ab etwa 35° zu einem erneuten Anstieg der
Rollbewegung, zuriickzufiihren auf die Inkongruenz der Flichen, die ein

vollstindiges Gleiten erschwert.
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Abbildung 17: Anteil des Rollvorgangs in der Flexion medial (a) und lateral (b) aus Néigerl
et al. 2004. Der Abdruck erfolgt mit freundlicher Genehmigung von Prof. H. Négerl.

Der Abrieb ist beim Gleiten grofler als beim Rollen. Die Gewichtsbelastung ist
jedoch in der Standphase physiologisch am hdchsten und geht mit dem Rollen
einher. Die kompressive Kraft ist bei groBeren Winkeln geringer, wodurch der

Abrieb auch in der Gleitphase reduziert wird (Négerl et al. 2008).
2.5.12 Neuronale Verschaltung

Die Lage der artikulierenden Flachen des Kniegelenkes des Menschen wird durch die
in den Aufhdngungen der Menisci und den Kreuzbidndern sich befindenden
Sensorsysteme registriert und kontrolliert (Zimny 1988; Nigerl et al. 1993; Gray
1999).

Die Fiihrungsaufgabe liegt ausschlieBlich in den Gelenkflichen. Die Menisci
verkleinern den Gelenkraum und dichten den Gelenkspalt zwischen Tibia und Femur
hydrodynamisch ab. Dadurch kommt es schon bei kleineren Gelenkbewegungen zu

hydraulisch bedingten Strémungen von Synovialfliissigkeit (Kapitel 2.4.3).

In den Aufhidngungen der Menisci befinden sich ebenso wie in den Kreuzbindern

Mechanorezeptoren (Kapitel 2.4.3).

Diese Rezeptoren registrieren die Lagebestimmung von Tibia zu Femur relativ

zueinander. Sie sind iiber die Spinalganglien im Riickenmark mit der Muskulatur
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neuronal verkniipft. Die Einstellung bedarf jedoch einer Laufzeit von etwa 40
Millisekunden. Diese lange Dauer ist problematisch, da dadurch erst verzogert

korrigierend eingegriffen werden kann.

Vereinfachte schematische Darstellung
neuronaler Verschaltung der
somatosensiblen (Vater-Pacinischeen
Lamellenkérperchen VPK und
Ruffinischen End-kdrperchen RE der
Kreuzbander sowie Muskelspindeln M3
der Muskulatury und somatomaotorischen
Fasern zu den motorischen Endplatien
ME" der Arbeitsmuskulatur
(a-Motoneuran) und zu den motarischen
Endplatten MEZ2 der Muskelspindeln (
-Motoneuran). Querschnitte durch das
Rickenmark; linker Spinalnery mit
Vorder-0VW) und Hinterwurzel (HW). Pfeile
geben die Richtung der Mervenleitung an.
RM3 |, RM3 Il = Rickenmark-segmente,
SG: Spinalganglion, in dem die Perikarya
der somatosensiblen Fasern liegen, IMN =
Interneuron, das letzdlich den
polysynaptischen Reflexbogen ausmacht.
MF = Muskelfasern der Arbeitsmuskulatur.

Abbildung 18: Neuronale Verschaltung aus Ndgerl et al. 1993. Der Abdruck erfolgt mit
freundlicher Genehmigung von Prof. H. Ndgerl.

Folgende Darstellung soll dies verdeutlichen:

Ein physiologischer Bewegungsablauf wird unerwartet gestort durch eine duBerere
Kraft, wodurch die alleinige Fiihrung der Gelenkflichen in den Kontaktpunkten
aufgehoben wird. Es kommt zu einer durch die duBlere Kraft gefiihrten zwanghaften
Bewegung. Die Rezeptoren in den Authdngungen der Menisci und Kreuzbiandern
nehmen diese Stérung wahr und leiten liber die Muskulatur entsprechende korrektive
Schritte ein. Aufgrund der Verzogerung muss bei der Auswertung der Rezeptoren
bereits auf zukiinftige Ergebnisse geschlossen werden. Dieses Vorausberechnen
erfolgt folglich nur fiir das wahrscheinlich zu Erwartende; aus Erfahrung gelernter
Reflexe. Es kommt zum Stolpern oder Sturz sofern das erwartete/berechnete
Ergebnis nicht eintritt oder schlicht die Zeit zur Korrektur des Bewegungsablaufes

nicht ausreichte.
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2.5.13 Einstellung von Gleichgewichten in der Hauptfunktionsebene

Fiir ein physiologisches Stehen oder Hocken und den Ablauf einer Bewegung ist

dieses System der neuronalen Verschaltung zu langsam.

Diese Funktion wird vielmehr durch die biomechanischen Eigenschaften des
Viergelenks erzwungen. Die Mechanik reagiert unmittelbar. Ndgerl und Kollegen
zeigten 1993, dass das Tibiofemoralgelenk ein Viergelenk unter Kraftschluss ist.
Eine kompressive Kraft liegt durch die Gewichtskraft physiologisch vor, so dass
eingestellte Kraftsysteme ebenso wie beim technischen Viergelenk verschiedene

Gleichgewichtszustinde einstellen konnen (Mackeben 1997, Knosel 2003).

Unterschiedliche Gleichgewichte konnen im gleichen Flexionswinkel nur mit
unterschiedlichen Kraftwirkungslinien eingestellt werden. Die Muskulatur bestimmt
den Gleichgewichtszustand (Kapitel 2.5.6). Auslenkungen aus diesem
Gleichgewichtzustand fiihren zu einem vordefinierten Bewegungsablauf aufgrund
der Fiihrung durch die Gelenkflichen. Eine Anderung des Muskeltonus ist nicht
notwendig und wire zu langsam. Ein Eingreifen der Rezeptoren ist zur Stabilisierung
eines beispielweise stabilen Gleichgewichtes nicht notwendig, da die durch die
Gelenkflichen bedingten Krifte und Drehmomente die Tibia zur Ausgangslage

zurtickfiihren.
2.5.14 AEQUOS-Knie-Endoprothese

In der vorliegenden Arbeit wurde der bikondyldre Oberfldchenersatz fiir das
Kniegelenk AEQUOS (AEQUOS Endoprothetik GmbH, Grifelfing, Deutschland)
fiir die Messungen zugrunde gelegt. Da die AEQUOS- Endoprothese im Gegensatz
zu den gingigen auf dem Markt befindlichen Endoprothesen der natiirlichen
Gelenkmorphologie nachempfunden ist, unterliegt sie den gleichen oben
beschriebenen biomechanischen GesetzméBigkeiten und beruht auf diesem

funktionellen Verstandnis.

Die Konstruktion ist ein Kurvengetriebe, das bei Flexionswinkel kleiner 60° das
beschriebene Viergelenk darstellt. Bei groBen Beugewinkeln geht die AEQUOS
Prothese konstruktiv in ein Scharnier iiber (Fiedler et al. 2011, Négerl et al. 2008).

Das AEQUOS Gelenk ermdglicht ein iiberwiegendes Rollen bis zu einer Beugung
von circa 30°. Dieser Winkelbereich entspricht der Standphase beim Gehen und

Laufen, in der der Knorpel mit mehr als dem dreifachen des Korpergewichtes
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belastet wird. Durch das Rollen ist somit die Reibung minimiert. Die Rollreibung ist
geringer als die Gleitreibung. Der Erhalt des Inlays aus Polyethylen wird verldngert
(Frosch 2009).

Der anteriore und posteriore Modus gehen bei der Flexion der AEQUOS ineinander

iiber, womit nur ein Modus vorliegt.

Die Femurkomponente und die Tibiaplatte bestehen aus einer hochfesten Cobalt-
Chrom-Molybdén-Legierung (CoCrMo), der zentrale Zapfen und das in die Platte
eingesetzte Inlay werden aus ultrahochmolekularem Polyethylen (UHMWPE)
hergestellt.
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3 Methodik

Einleitung

Um die Quantitdit und Qualitdit von Gleichgewichtszustinden bei einer Knie-
Endoprothese messen zu konnen, mussten die Konzeptionierungen der
Versuchsaufbauten von Mackeben (1997), Knosel (2003) und Stithmer (2002) an das
AEQUOS angepasst werden. Hierfiir waren eine Modifikation des Versuchsaufbaus
sowie eine Validierung der Kalibrierung der Kraftmessdose, welche zur Aufnahme

der Messergebnisse benétigt wird, notwendig, wie im Folgenden dargestellt wird.
3.1 Versuchsaufbau

3.1.1 Messung der mechanischen Gleichgewichte von Gelenken in der

Hauptfunktionsebene

Die Bestimmung von Art und Qualitit des Gleichgewichtes des Kniegelenks kann
erfolgen, indem ein eingestellter Gleichgewichtszustand verdndert wird. Die
Reaktion des Systems auf duBere Krifte und Drehmomente beschreibt die Qualitét

des Gleichgewichtes.

Ein stabiles Gleichgewicht liegt vor, wenn bei Auslenkung aus der
Gleichgewichtslage riicktreibende Krifte auftreten, die in Richtung der priméiren
Gleichgewichtslage wirken. Wirken die Kréfte von der Gleichgewichtslage weg, so
handelt es sich um ein instabiles Gleichgewicht. Ein indifferentes Gleichgewicht
liegt vor, wenn bei Auslenkung keine resultierende Kraft erzeugt wird. Diese Krifte
wurden mittels der Kraftmessdose aufgezeichnet und anschlieBend ausgewertet. Der
Vorteil des verwendeten Versuchsaufbaus liegt darin, dass eine Verdnderung des
Gleichgewichtzustandes quantitativ gemessen werden konnte und schon bei der

manuellen Einstellung qualitativ beurteilt werden konnte.

Im vorliegenden Versuchsaufbau sollte die Qualitit von Gleichgewichten in der
Sagittalebene (hier: y — z — Ebene, Abbildung 19) in Bezug auf den
Hauptfreiheitsgrad Extension/Flexion untersucht werden. Zu diesem Zweck wurden
zundchst in einem vorgegebenen Flexionswinkel des Tibiofemoralgelenkes
verschiedene  Gleichgewichtszustinde  hergestellt. Flexionswinkel ~ und
Gleichgewichtszustinde konnten durch die Simulation der Hauptmuskeln mithilfe
von Gewichtskréften und damit {iber deren Zugkrifte imitiert werden (siche Kapitel

2.4.2): Die Extensorengruppe (M. quadriceps), die Flexoren- oder Hamstring-
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Gruppe, sowie die M. gastrocnemius Gruppe und der M. popliteus.

Die Gleichgewichtszustinde wurden iiber isotonische Kraftverhdltnisse erreicht,
welche durch geringe Anderungen der Gewichtskrifte eingestellt wurden. Zur
Uberpriifung des Gleichgewichts und zur Sicherstellung des isotonischen Zustands
wurde die Tibia um definierte kleine Winkelbetrdge aus der Gleichgewichtslage
ausgelenkt. Die quantitative Bestimmung der Auslenkungskrifte und Drehmomente

erfolgte mithilfe der in Kapitel 3.2 beschriebenen Kraftmessdose.

+190°

X

[
0°_

Z

Abbildung 19: Koordinatensystem und Hauptfunktionsebene

3.1.2  Prinzip des Messaufbaus
3.1.2.1 Messapparatur nach Mackeben

Im Rahmen seiner Diplomarbeit entwickelte Mackeben 1997 eine erste Apparatur
zur Messung der Stabilitit von technischen Gelenken. Im Vordergrund stand hier ein
technisches Viergelenk, das sich im Gegensatz zum Kniegelenk nur auf die ebene

Bewegung beschrinkt.

Die Messapparatur von Mackeben bestand aus einem AuBengeriist mit

Befestigungsvorrichtungen fiir Femur und Tibia.

Das Femur war in dieser Anordnung Teil des starren Systems, da es mithilfe eines
Gestinges am AuBlengeriist befestigt wurde. Ein Viertel-Kreisbogen in der Mitte der
Apparatur diente zur Fithrung der dort befestigten flexiblen Tibia. Der Kreisbogen

besall Arretierungshilfen im Abstand von einem Grad zur Einstellung der
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Auslenkungswinkel. Der Durchmesser des Kreisbogens betrug 81 Zentimeter. Uber
die Fiihrungsschiene und eine Teleskopstange wurde die Tibia mit der

Kraftmessdose verbunden.

Die Messapparatur von Mackeben war ausschlielich fiir ebene Gelenke geeignet,
die sich auf eine Hauptflexionsrichtung beschrinken. Um unterschiedliche
Belastungszustinde einzustellen, simulierte Mackeben die isotonischen Muskelkrifte
mithilfe von Wasserkanistern unterschiedlicher Fiillmenge, die an Kevlarseilen
hingen, welche iiber Umlenkrollen gelenkt wurden. Mackeben bestimmte die
Gewichtskrifte indirekt mithilfe von Buckle-Transducern iiber die Seilspannung

(Mackeben 1997).
3.1.2.2 Modifizierung nach Stiihmer

Stiihmer wollte 2002 die isotonische Stabilitdt des Tibiofemoralgelenkes des
Hausschweins in der Hauptflexionsrichtung vermessen. Dazu fiithrte er zunichst
keine weiteren Modifikationen an der Apparatur von Mackeben durch, sondern

ersetzte lediglich das technische Gelenk durch ein biologisches (Stiihmer 2002).

Durch die Verldngerung der Tibia iiber die Befestigung am Kreisbogen und die
Reduzierung ihrer Bewegung auf eine Kreisbahn wurden insbesondere die so
genannten kleinen Freiheitsgrade blockiert. Wie in Kapitel 2.5 hergeleitet, stellt die
Auslenkung des Tibiofemoralgelenkes in seiner Extensions-Flexions-Richtung keine
ausschlieBlich ebene Bewegung dar. In der Versuchsanordnung von Stiihmer wurden
daher sehr unterschiedliche Kréfte und Drehmomente gemessen, da sie nicht nur wie
beabsichtigt die Gleichgewichtszustinde darstellten, sondern eine Vielzahl von
ungewollten Zwangskréften. Das physiologische Gleichgewichtsverhalten konnte mit

dieser Apparatur noch nicht dargestellt werden.
3.1.2.3 Modifizierung nach Knosel

Die Apparatur nach Stiihmer beriicksichtigte die Freiheitsgrade des
Tibiofemoralgelenkes nur unzureichend. Knosel modifizierte daher 2003 den

Versuchsaufbau mit dem Ziel, die Zwangsfiithrung aufzuheben (Knosel 2003).

Kndsel erreichte dies durch Einfiigen von Linearlagern in z- und y-Richtung und eine
Steckverbindung zwischen Tibiaverldngerung und Kraftmessdose. Auf diese Weise
sollte die Freischaltung der Rotation und der medial-lateralen Translation der Tibia

in der Sagittalebene erreicht werden. Damit wiren auch die so genannten kleinen
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Freiheitsgrade verfiigbar, und eine Behinderung (Unfreiheitsgrad) trdte nicht mehr
auf. Die Rotation gelang Knosel technisch nicht ideal, da die genauen Drehachsen

nicht bekannt waren.

Die Drehachse des Gelenkes in Ubereinstimmung mit der Drehachse der
Messapparatur zu bringen, scheint kaum moglich, zumal die Drehachse beim

Tibiofemoralgelenk nicht starr ist.

Fiir eine zwangsfreie Messung in der Hauptflexionsrichtung sollte daher entweder
die Drehachse der Messapparatur mit der Drehpolkurve iibereinstimmen, welches
bedeutet, dass die Drehachse stindig gezielt verdndert werden miisste, oder es sollten

samtliche Freiheitsgerade freigeschaltet werden.
3.1.2.4 Problempunkte

Zur Messung der isotonischen Stabilitdtsformen (stabil, labil) des Tibiofemoral-
gelenkes war die moglichst vollstindige Freischaltung aller Freiheitsgrade die

Voraussetzung (siche Kndsel 2003).

Beibehalten wurde das isotonische Kraftsystem. Fiir jeden gewédhlten Flexionswinkel
blieben die Betrdge der simulierten Muskelkrifte gleich. Die Kraftwirkungslinien

dnderten sich entsprechend der Lageverdnderung der Insertionsstellen der Muskeln.

Abbildung 20: Arretierung nach Knosel befestigt am Kreisbogen ohne Tibia

Bei Vorversuchen mit dem zuletzt von Kndsel modifizierten Messapparat zeigte sich,
dass das Anspannen der Arretierungsschrauben zur Befestigung der Tibia am
Kreisbogen die Messergebnisse nicht reproduzierbar beeinflusste. Ferner zeigte sich,

dass aufgrund der schwergidngigen Rollenlager Zwangskréfte entstanden. Schlielich
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war eine genauere Arretierung gewiinscht.
Die Anforderungen an den Messapparat wurden also prézisiert:

* Die Qualitét eines Gleichgewichtes ist vor allem in sehr kleinen Abweichungen
vom Gleichgewichtszustand interessant. Hier wirken die initialen Kréfte
ricktreibend oder forttreibend. Daher war ein Ziel, die Arretierungs-

moglichkeiten zu verfeinern.

* Freischaltung aller Freiheitsgrade des Kniegelenkes, um eine Zwangsfiihrung zu

verhindern.

* FEine technische einfache Arretierung, die auch die visuelle Uberpriifung eines

Gleichgewichtzustandes erlaubt.

* Eine messtechnisch praktikable (das bedeutet kontaktpunktferne) Positionierung
der Kraftmessung, um mit moglichst hoher Genauigkeit die Kréfte und

Drehmomente im Kniegelenk zu messen.

* Kraftschlusss ist Vorrausetzung fiir die Fiihrung der Gelenkflichen in der
Bewegung. Die Fithrung durch die Messapparatur selbst darf die Fiihrung durch
die Gelenkflichen nicht beeinflussen, da sie andernfalls ecine &dullere

Zwangsfiihrung bedingt.
3.1.3 Modifizierter Messaufbau
3.1.3.1 Befestigung von Tibia und Femur

Die neuen Anforderungen an die Messapparatur konnten folgendermallen geldst

werden.

Wie auch bei Mackeben wurde das Femur iiber ein Kugelgelenk sowie einen Winkel
(Aluminiumprofil) am AuBengeriist befestigt. An diesem wurde mit Palavit L-
Kunststoff die Femur-Prothese angeklebt. Die Gelenkfldche der Tibia — Prothese
wurde mit Palavit L an einem Bosch-Doppel-Profil befestigt. An diesem sind mittels
Schrauben und Osen die Ansatzpunkte der Muskulatur nachgeahmt, iiber deren
Befestigung mithilfe der Kevlarseile das isotonische Kraftsystem erzeugt werden

kann (Abbildung 21).
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Abbildung 21: Versuchsaufbau wihrend der Messung mit Kraftschluss im Gelenk in
Gleichgewichtslage und ohne jegliche Befestigung am Kreisbogen

1= Eisengewichte des M. popliteus 2=FEisengewichte des medialen M.
gastrocnemius 3= Kraftmessdose 4=Eisengewichte des M. quadriceps 5=
Eisengewichte der medialen Hamstring 6= Eisengewichte der lateralen Hamstring
7= Eisengewichte des lateralen M. gastrocnemius 8=Arretierung nach Knosel ohne

Funktion am Kreisbogen 9=eingespannte AEQUOS Endoprothese 10=Verstdrker
11=Umlenkrollen
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Die geflochtenen Kevlarseile (Firma Profil, Handelsname: XR, Durchmesser
0,12mm) wurden {iber Umlenkrollen mit mittiger Fiihrungsnut so positioniert, dass
die physiologischen Kraftwirkungslinien der Hauptmuskeln nachempfunden werden
konnten.

Ein Karabinerhaken am entgegengesetzten Ende der Seile stellt die Verbindung mit

dem Kraftsystem dar. Das Kraftsystem wird durch variable Eisengewichte, die zum

Teil in Kunststoffbehiltern oder direkt angehingt werden, erzeugt.

Abbildung 22: Kraftschluss im Gelenk in Gleichgewichtslage mit eingezeichneten Ansdtzen
und Zugrichtungen der Kevlarseile 1 = M. quadriceps 2 = laterale Hamstring 3 = mediale
Hamstring 4 = M. popliteus 5 = lateraler M. gastrocnemius 6 = medialer M. gastrocnemius

Die Tibia wird iiber dieses System nicht mehr am Kreisbogen befestigt, sondern
kraftschliissig allein durch die angreifenden imitierten Muskelziige zum Femur
positioniert. Somit sollten alle Freiheitsgrade verfligbar sein. Da eine &dufere

Zwangsfihrung auf diese Weise ausgeschlossen wurde, kommt der Versuchsaufbau
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dem physiologischen Vorbild nahe. Der Kreisbogen diente lediglich als Hilfe zur

Bestimmung des Flexionswinkels.

Am unteren Ende des 30 Zentimeter langen Profils ist die Kraftmessdose iiber eine
Arretierung befestigt. Am freien Ende der Kraftmessdose ist ein Dorn zur
Markierung des Flexionswinkels angebracht, welcher verstellbar ist und knapp iiber
dem Kreisbogen schwebt (Abbildung 23). Der Abstand der Tibia vom Kontaktpunkt
bis zum Nullpunkt der Kraftmessdose betriagt 80,2 Zentimeter.

Abbildung 23: Kraftmessdose ohne Kontakt zum Kreisbogen und fixiert an der Tibia, die
durch Kraftschluss mit dem Femur verbunden ist
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3.1.3.2 Isotonisches Kraftsystem

Eine Herausforderung stellt bei dieser Konstruktion die initiale Einstellung eines

Gleichgewichtes, vor allem eines labilen Zustandes dar.

Um die Muskelkrifte zu simulieren, wurden tuber die von Mackeben bereits
verwendeten Umlenkrollen in der vorliegenden Arbeit Eisengewichte in
unterschiedlicher Stiickelung mit einer Gesamtmasse von 63,334 Kilogramm anstelle
von Wasserkanistern eingesetzt. Gegeniiber Wasser haben die Eisengewichte

folgende Vorteile:

* Bei Seilriss oder abrupter Lagednderung, kann austretendes Wasser zur

Zerstorung der sensiblen Messelektronik fiihren.

* Mit Eisengewichten konnten aufgrund der gegeniiber Wasser 7,87-fach hoheren
Dichte mit geringerem Volumen hohere Krifte erzeugt werden. Dies war von

Vorteil hinsichtlich des begrenzten Raumangebots in der Versuchsanordnung.

* Durch die feine Stiickelung der Eisengewichte konnten die Muskelkréfte bis auf
ein Gramm genau justiert werden, ohne technisch aufwindig den Wassergehalt

zu variieren. Wasserpumpe und Buckle Transducer waren damit iiberfliissig.

* Die Masse der Eisengewichte ist im Gegensatz zu Wassergewichten einfacher

konstant zu halten (keine Verluste durch Tropfen, Kondensation).

* Die Arretierungsabstinde konnten beliebig festgelegt werden. Es wurden
Schritte in 0,33-Grad-Abstdnden gewihlt, wodurch die Auflésung verdreifacht
wurde. Auch konnte die Kraftmessdose moglichst nah an der Arretierung
angebracht werden, um die Messgenauigkeit der Kraftmessdose nicht negativ zu
beeinflussen (Abbildung 23). So konnte die Auflosung der Kraftmessdose

optimal genutzt werden.
3.2 Kraftmessdose
3.2.1 Messprinzip

Die Kraftmessdose ist das Herzstiick der Messapparatur, da sie eine quantitative

Messung von Kriften und Drehmomenten in allen drei Raumrichtungen erlaubt.

Das Messprinzip entspricht einem Sensor, bei dem Dehnungsmessstreifen (DMS) auf
einen Federkorper geklebt sind. Der Federkorper wird bei Krafteinwirkung verformt.

Die Dehnungsmessstreifen nehmen die Anderung der einwirkenden Zug-, Druck-
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oder Scherkrifte auf und provozieren durch diese Anderung des spezifischen

Widerstands Messwerte, die am Verstirker registriert werden kdnnen.

Die uns vorliegende Kraftmessdose wurde von Planert und Modler entwickelt und

auch tiberwiegend hergestellt (Planert et al. 1992)

Planert und Modler entwickelten unterschiedliche Generationen von Kraftmess-
dosen, die im Folgenden zur Unterscheidung als Typen beschrieben werden. Es ist
wichtig festzuhalten, dass die Ergebnisse von Planert et al. aufgrund der
individuellen Herstellung nicht mit den Ergebnissen unserer Arbeit zu vergleichen
sind. Unterschiedliche Baugrofle, Dehnungsmessstreifen unterschiedlichen Typs und
die individuelle Herstellung bergen zu viele Abweichungsquellen. Zudem wurden
die unterschiedlichen Kraftmessdosen fiir differierende Messbereiche entwickelt

(Planert et al. 1992).

Die fiir die vorliegende Arbeit zur Verfligung stehende Kraftmessdose vom Typ 11
war defekt, sodass sie zundchst repariert werden musste. So mussten neue
Dehnungsmessstreifen appliziert werden. Hierfiir war es notwendig, sich ausfiihrlich

mit der prinzipiellen Funktionsweise der Kraftmessdose auseinanderzusetzen.

Jede Kraftmessdose, unabhdngig vom Typ, wurde aus einer Nickellegierung
hergestellt. Fiir die Schaltung der Kraftmessdose zu einer Wheatstone‘schen Briicke
werden acht Dehnungsmessstreifen-Halbbriicken verwendet. Jede Dehnungsmess-
streifenbriicke besteht aus zwei Dehnungsmessstreifen, die zu einer Halbbriicke

zusammengeschaltet sind.

Die Kraftmessdose setzt sich aus einem Kraftaufnehmer, vier Rahmen und einer
Bodenplatte zusammen. Abbildung 24 zeigt das neue &dullere Gehduse der
Kraftmessdose. In Abbildung 25 ist der innere Aufbau dargestellt. Der Kraft-
aufnehmer enthilt ein Innengewinde, iiber welches ein Lastsystem angeschlossen
werden kann. Er ist iiber die vier Rahmen mit der Bodenplatte verbunden. Die
Rahmen sind auf der Bodenplatte um 90° versetzt und punktférmig mit dieser
verbunden. Jeder Rahmen besteht aus zwei Entkopplungsstiben und zwei
Blattfedern. An jeder Blattfeder befinden sich zwei DMS gegeniiberliegend als

Halbbriicke zusammengeschaltet. Die Blattfedern stehen orthogonal zueinander.
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Abbildung 25: innerer Aufbau der Krafimessdose (Planert et al. 1992)

Uber die vier Rahmen mit jeweils zwei Blattfedern ergeben sich somit acht Signale
(je Rahmen zwei) aus den Dehnungsmessstreifen fiir die sechs Messgroflen. Diese

werden uiber einen Verstarker mit dem Faktor 1000 erhoht.
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3.2.2 Problempunkte
3.2.2.1 Aufheizphase des Verstirkers

Bevor eine Kalibrierung beziehungsweise eine Messung durchgefiihrt werden kann,
ist die Aufheizphase des Verstirkers zu beachten. Der Verstdrker erreicht erst nach
etwa einer Stunde seine Betriebstemperatur. Festzustellen ist dies, indem nach
Inbetriebnahme des Verstirkers bei angeschlossener und unbelasteter Kraftmessdose
eine Anderung der Ausgangssignale eintritt. Nach etwa einer Stunde ist ein
konstantes Niveau erreicht. Die Ursache ist in der Anderung der elektrischen
Eigenschaften der Bauteile aufgrund der Temperaturschwankung zu suchen. Welche

Bauteile hierflir genau verantwortlich waren, wurde von uns nicht bestimmt.

Es war fiir die vorliegenden Messungen ausreichend, das Warmlaufen des

Verstarkers abzuwarten.
3.2.2.2 Nullstellung

Nach mehrfacher Gewichtsbelastung der Kraftmessdose machte sich eine Hysterese
bemerkbar, indem der Kraftaufnehmer nicht vollstindig in die Ausgangslage
zuriickkehrte. Daher wurden vor jeder Messreihe die Ausgangswerte notiert. Die
Differenz aus Belastungswert und Ausgangswert wurde nun in Korrelation zur Kraft
beziehungsweise Drehmomentbelastung gesetzt. Der Abgleich der Ausgangsstellung

kann also mit der ,,TARA-Taste* einer Waage verglichen werden.

Folgende Ursachen konnen zugrunde liegen:

1. Verformung der Kraftmessdose
2. Kriechanpassung der Dehnungsmessstreifen
3. Temperaturanpassung der Dehnungsmessstreifen

4. Hysterese des verwendeten Materials.

Fir eine Verformung der Kraftmessdose spricht vor allem, dass der Effekt der
mangelnden Riickstellung bei sehr hohen Kréften (F >20 Newton) besonders deutlich

beobachtet werden konnte.

Um dennoch von der linearen Widerstandsdanderung der Dehnungsmessstreifen auf

eine Kraft beziechungsweise ein Drehmoment schlielen zu konnen, ist daher bei allen
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Messungen darauf zu achten, regelméfBig die Nullstellung zu kontrollieren und

gegebenenfalls neu festzulegen, um korrekte Spannungsdifferenzen zu messen.

Eine Verbesserung der Kraftmessdose konnte im Hinblick auf die Verformung

beispielsweise mit einer Nickel-Titan Legierung erreicht werden.

Nickel-Titan Legierungen zeichnen sich durch eine hervorragende Riickstellung aus

und finden daher nicht nur in der zahnérztlichen Praxis Verwendung.
3.2.2.3 Kompressive Kraft auf die Kraftmessdose

Wenn eine Druckkraft in Richtung Z auf die Kraftmessdose wirkt, so flihrt dies
aufgrund der Konstruktion der Kraftmessdose zu Scherkraften. Dadurch ist keine
Reproduzierbarkeit gegeben.

Negative Krifte in z-Richtung (Druckkrifte) sind somit mit dieser Dose

messtechnisch nicht zu erfassen.

Aufgrund der dargestellten Problempunkte wurde fiir die vorliegenden Messungen

eine Modifizierung der Kalibrierung vorgenommen.
3.2.3 Kalibrierung
3.2.3.1 Kalibriermethoden

Fir die Kalibrierung der Kraftmessdose ist es zundchst notwendig, dass ein
Messkoordinatensystem mit Ursprung festgelegt wird. Zur Kalibrierung wird eine
Kraft beziehungsweise ein Drehmoment erzeugt, welches aufgrund der linearen
Abhingigkeit der Spannung von der Dehnung in den Dehnungsmessstreifen eine
lineare Widerstandsdnderung evoziert. Diese Widerstandsédnderung ldsst sich durch

eine Spannungsinderung am Verstirker messen.
Diese Veranderung ist nach dem Ohmschen Gesetz R=U/I ebenfalls linear.

Der Kalibrierungsvorgang der Kraftmessdose wurde in den Vorgédngerarbeiten

unterschiedlich durchgefiihrt (Stithmer 2002; Knosel 2003).

So kalibrierte Planert die Kraftmessdose unmittelbar mithilfe der Gewichtskraft,
indem an den Kraftaufnehmer iiber einen Hebelarm Gewichte angebracht wurden

(Abbildung 26) (Planert et al. 1992).

Zur Messung wurde zundchst nicht die Gewichtskraft, sondern der Hebelarm

gedndert. Um verschiedene Raumrichtungen zu messen, variierten Planert et al. in
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threm Prototyp von 1992 zusitzlich die Belastungsrichtung, was sie durch
Lagednderung der Kraftmessdose erreichten. Dabei gingen sie davon aus, dass die in
positiver Ausrichtung gemessenen Werte mit den negativen korrelieren. Sie fiihrten

mehrere Messreihen mit unterschiedlichen Gewichten durch (Planert et al. 1992).

Abbildung 26: Kalibrierung nach Planert et al. 1992

Mackeben kalibrierte die Kraftmessdose mithilfe von Umlenkrollen. Hierzu entwarf

er die in Abbildung 27 dargestellte Apparatur (Mackeben 1997).

Die Kraftmessdose édnderte wihrend der gesamten Kalibrierung ihre Lage nicht. Die
Hebelarme blieben unverdndert. Mackeben erreichte durch die Kalibrierung mit
sieben bis neun verschiedenen Gewichten unterschiedliche Krifte und

Drehmomente.

Aufgrund der Vorrichtung konnten bei Mackeben nur positive Kréfte

beziehungsweise deren Drehmomente angewandt werden.
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Abbildung 27: Kalibriertisch mit Kraftmessdose und Umlenkrolle mit Gewicht fiir die
Kalibrierung von Mackeben (Mackeben 1997)

3.2.3.2 Diskussion der vorgestellten Kalibrierungen

Grundsétzlich ist bei den Arbeiten von Planert und Mackeben zu beachten, dass
Kalibrierungen ausschlieBlich mit Zugkréiften beziehungsweise Drehmomenten

durchgefiihrt werden konnten.

Kalibrierungen wurden nur in einer Kraftrichtung vorgenommen, unter der

Annahme, dass das Ergebnis fiir +- und —x identisch sei.

Ferner ist bei Mackeben anzumerken, dass die mdgliche Problematik der in seiner
Kalibrierungsapparatur verwendeten Umlenkrollen nicht Gegenstand der Arbeit ist.
So widmet er sich der Seil- und Rollreibung ausschlieBlich in Bezug auf die
Konzeption des Messaufbaus. Bei Planert und Kollegen konnte auf die Verwendung

von Umlenkrollen verzichtet werden. Dieses Vorgehen ist anzustreben.

Zur Uberpriifung der Eignung von Umlenkrollen wurde in der vorliegenden Arbeit
folgender Versuch durchgefiihrt:

Bei einer angehdngten Gewichtskraft von 500 Gramm wurde direkt eine Kraft von

4,9 Newton gemessen. Bei gleicher Richtung der Kraft wurde {iber eine Umlenkrolle
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jedoch eine Kraft von 4,8 Newton gemessen. Bei einer Gewichtskraft von 20 Gramm
wurde direkt eine Kraft von 0,2 Newton gemessen. Uber eine Umlenkrolle wurde

eine Kraft von 0, 14 Newton gemessen.

Als Ursache der Abweichung miisste neben der eher zu vernachldssigenden
Rollreibung und Seilreibung das Wélzmoment angefiihrt werden. Eine Abschétzung
ist diesbeziiglich nicht mdglich, da keine Informationen zu den von Mackeben zur

Kalibrierung verwendeten Rollen (Material, Durchmesser) vorliegen.

Die Kalibrierung mithilfe von Umlenkrollen ist daher komplexer und fehleranfalliger

als die Kalibrierung direkt mittels der Gewichtskraft.

Neben den von Planert und Kollegen 1992 beschriebenen Problemen bei der
Kalibrierung stellten wir — es sei nochmals auf den unterschiedlichen Typ von
Kraftmessdosen hingewiesen - weitere noch nicht beschriebene Eigenschaften fest,

die zu beriicksichtigen sind und im Folgenden beschrieben werden.
3.2.4 Modifizierung der Kalibrierung

Wie bei der Kalibrierung von Planert wurde die Gewichtskraft direkt — also ohne
Umlenkrollen — auf die Kraftmessdose iibertragen (Planert et al. 1992). Dadurch
brauchte dem Problem etwaiger Seil- und Rollreibung keine Beachtung geschenkt

werden.

Folgende Ziele wurden fiir eine erfolgreiche Kalibrierung aufgestellt:
1. Hohere Gewichte zwecks genauer Fehlertoleranzangabe
2. Kalibrierung der Kraftmessdose im spateren Messbereich
3. Kalibrierung auch fiir negative Auslenkungen

Da eine Einstellung hoherer Krifte gefordert war, sollte vom Prinzip Planerts
abgeriickt werden, die Drehmomente durch Anderung des Hebelarms zu variieren.
Einfacher schien es hier, den Hebelarm konstant zu lassen und das angehéngte

Gewicht zu verandern

Abbildung 28 zeigt die in der vorliegenden Arbeit durchgefiihrte Modifizierung der

Kalibrierung.
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Abbildung 28: Kraftmessdose auf dem Kalibriertisch montiert ohne Gewichte

Abbildung 29: Kalibrierung vor Messung
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So wurde die Kraftmessdose, wie sie in Abbildung 23 zu sehen ist, viermal um 90 °
auf dem Kalibriertisch gedreht, um auch in negativer x- sowie y- Richtung

kalibrieren zu konnen. Es wurden Gewichte von 50- 200 Gramm verwendet.

Prinzipiell ist diese Methode im Vergleich zu der von Planert als gleichwertig

anzusehen.

Es soll an dieser Stelle erwéhnt werden, dass die Kalibrierung manuell durchgefiihrt
wurde. AnschlieBend wurden die Messdaten per Hand in eine Computerdatei

geschrieben und statistisch ausgewertet.

Insgesamt wurden 13 Kalibriermessungen durchgefiihrt, um die oben beschriebenen
Fehlerquellen zu identifizieren und zu korrigieren. Zu jeder Kalibrierung wurden 77
Messwerte a acht Kanélen aufgenommen, die mittels Gewichten der Massen von 50

bis 200 Gramm erzeugt wurden.
3.2.5 Auswertung

Die Auswertung der Kalibrierungsdaten erfolgte gemafl dem von Planert et al. 1992
beschriebenen Vorschlag, dem auch Mackeben folgte (Mackeben 1997).

Bei einer Auftragung von Spannung zu Kraft/Drehmoment resultiert eine Gerade, die
nicht grundsétzlich durch den Ursprung verlauft. Fiir die drei Kréfterichtungen und
drei Drehmomentrichtungen ergibt sich pro Kanal bei einer linearen Auftragung eine
konstante Verschiebung in Bezug zum Koordinatensystem. Diese Verschiebung ist
zwar gering, sollte aber dennoch nicht vernachldssigt werden, da auch in der
Nullstellung eine Fehlertoleranz gegeben ist und so auch das Offset einer
Schwankung unterlegen ist. Aus diesem Grund wurde bei unserer Kalibrierung das

Offset abgezogen.

Aufgrund von Messtoleranzen fiihrten beide Autoren zwangslaufig eine Mittelung
der Geradensteigung durch. Daraus resultiert eine Matrix mit sechs mal 16
Messwerten. An dieser Stelle kann jedoch die Entkoppelmatrix noch vereinfacht
werden, indem die Konstanten der acht Kanile je Kraft beziehungsweise
Drehmoment addiert werden konnen. Es resultiert eine Entkoppelmatrix mit sechs

mal neun Messwerten fir die Kraftmessdose.
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3.2.5.1 Versuchsablauf
3.2.6 Einstellung der Gleichgewichtszustinde

Die Tibia wurde per Hand mit dem Femur in Kontakt gebracht. Erst jetzt wurden
tiber die Ansdtze der Muskulatur gleichméBig Gewichte auf die verschiedenen
virtuellen Muskeln verteilt. Die Tibia wurde stets per Hand fixiert, bis der

Kraftschluss hergestellt war.

Anschlieend erfolgte die Feinkorrektur der Gewichte, um ein Gleichgewicht im
gewiinschten Flexionswinkel einzustellen. Es zeigte sich schnell, dass gleiche
Flexionswinkel durch unterschiedliche Gewichtskombinationen eingenommen
werden konnten. Diese werden im Folgenden ,,Kraftvariante* genannt. Nachdem die
Feinkorrektur abgeschlossen war, befand sich die Tibia im gewiinschten

Flexionswinkel in einem vorgegebenen Gleichgewichtszustand.

Die Tibia war jetzt einzig lber ihre Kontaktpunkte mit dem raumfesten System

kraftschliissig verbunden, wie ein ,,natlirliches Kniegelenk*.

Erst bei dieser Feinkorrektur wurde die Kraftmessdose an der Tibia befestigt, da
aufgrund der Labilitdt des Systems ohne Kraftschluss das Risiko einer Zerstérung der

Kraftmessdose bestanden hatte.

Die Kraftmessdose befand sich kontaktfrei knapp tliber dem Viertel-Kreisbogen
(Abbildung 23).

Auf dem Kreisbogen wurde jetzt mithilfe des an der Kraftmessdose angebrachten
Dornes die exakte Ausgangsstellung ermittelt. Von dieser ausgehend wurden in 0,33°
Schritten Markierungen auf Millimeterpapier angebracht. Die Berechnung erfolgte

iber den Radius des Kreisbogens.
Umfang des Kreisbogens zu 360 mal drei.

In folgenden Auslenkungswinkeln sollten Messwerte flir die Bestimmung der

Qualitit und Quantitit aufgenommen werden:

2,00°; 1,66°; 1,33°; 1,00°; 0,66°; 0,33°; 0°; -0,33°; -0,66°; —1,00°; -1,33°; -1,66°;
-2,00°

Im  Gleichgewichtszustand  der  Tibia  (Ausgangslage) = wurden  die

Ausgangsspannungen an der Kraftmessdose gemessen. Eine kontaktfreie
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Kraftmessdose erbrachte den Vorteil der sicheren Bestimmung der Ausgangswerte.
Zu diesen Ausgangswerten erfolgte schlieflich die Differenzmessung in den

unterschiedlichen Flexionswinkeln.

Um Kréfte und Drehmomente auferhalb der Gleichgewichtslage zu messen, ist
aufgrund der ricktreibenden oder forttreibenden Kréfte eine Arretierung im

gewlinschten Flexionswinkel notwendig.
3.2.7 Einstellung des Flexionswinkels

Die Auslenkung der Tibia aus der Gleichgewichtslage erfolgte manuell. Hierzu
wurde die Tibia bei riicktreibenden Kriften 1-2 Millimeter (0,03-0,06°) iiber den
Flexionswinkel hinaus gefiihrt. Auf dem ferro-magnetischen Viertel-Kreisbogen
wurde ein Stopp mithilfe eines Magneten am gewlinschten Flexionswinkel befestigt.
Die Fiihrung der Tibia wurde aufgegeben, sodass sich die Tibia selbststindig bis zum

Anschlag an den Stopp bewegte.

Der Flexionswinkel in der Hauptfunktionsebene konnte so eingestellt werden. Durch
die freie Bewegung der Tibia in den Flexionswinkel konnte eine Zwangsfiihrung

ausgeschlossen werden.

Bei forttreibenden Kriften wurde der Stopp vor der Auslenkung aus der
Gleichgewichtslage am Flexionswinkel justiert. Die Tibia wurde bis knapp vor den

Stopp gefiihrt und dann sich selbst {iberlassen.
3.2.8 Durchfithrung der Messung

Nachdem die Gleichgewichtslage eingestellt worden war, wurden die Ausgangswerte
der Kraftmessdose aufgenommen. AnschlieBend wurde die gewiinschte Auslenkung
in Schritten von 0,33° eingestellt. Nach dem Einstellen der gewihlten Auslenkung
(negativ/positiv) wurden die Messwerte aufgenommen. Die Tibia wurde erneut in die
Gleichgewichtslage gefiihrt und die Einzelmessung wurde viermal pro Auslenkung
wiederholt. Vier Einzelmessungen ergaben eine Messung. Die Messergebnisse

wurden gemittelt und die Differenz zum Ausgangswert errechnet.

Nach dem Abschluss einer Messung wurde die Gleichgewichtslage wieder
hergestellt. Eine weitere Messreihe mit einer stirkeren Auslenkung wurde

durchgefiihrt.
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3.2.8.1 Ablauf einer Messreihe:
Es wurden Gleichgewichtslagen in den gewiinschten Flexionswinkeln ermittelt.

Dazu wurden folgende Auslenkungen eingestellt:

1. +0,33°/-0,33°
2. +0,66°/-0,66°
3. +1°/-1°
4. +1,33°/-1,33°
5. +1,66°/-1,66°
6. +2°/-2°

Pro Messung ergaben sich acht Spannungswerte fiir die Kraftmessdose. Jede der
zwoOlf Messungen (sechs Auslenkungen +/-) bestand aus vier Einzelmessungen plus
einem Ausgangswert. Insgesamt ergab sich so pro Messreihe inklusive
Ausgangswert ein Datensatz mit 480 Messwerten, die handschriftlich notiert wurden.

Eine vollstindige Messreihe nahm etwa sechs Stunden in Anspruch.
3.2.8.2 Berechnung der Messwerte:

Die Kraftmessdose liefert als Messwerte Spannungen, proportional zu den
Ohmschen Widerstinden der Dehnungsmesstreifen, gemi3 dem Ohmschen Gesetz

R=U/L

+90°

Z
L
X
0°_
Abbildung 30: Orientierung der Kraftmessdose gemdfs Tibiofemoralgelenk

Die Einzelmessungen wurden gemittelt und die Differenz zum jeweiligen
Ausgangswert errechnet. Jeder Wert wurde mit der Kalibrierungsmatrix multipliziert,

wodurch sich Krifte und Drehmomente der betrachteten Muskelgruppen, bezogen
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auf den Nullpunkt der Kraftmessdose, berechnen lassen. Das im Gelenkmittelpunkt
wirkende Drehmoment T, wird unter Einbeziehung des Abstands Kontaktpunkt —

Kraftmessdose (80,2 Zentimeter) errechnet:
Ty (Gelenk) = Ty (Kraftmessdose) + R (Abstand) x Fy
Die Krifte und Drehmomente wurden filir die gesamte Messreihe errechnet.

In der Ursprungsmessung bezeichnete z die Langsachse des Femur, y die Langsachse
der Tibia. Da das Koordinatensystem der Kraftmessdose aber so justiert wurde, dass
die Langsachse des Femur der z-Achse entspricht und die Tibia iiber die x-Achse

gekennzeichnet ist, mussten die Messwerte entsprechend zugeordnet werden

(Abbildung 30).
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4 [Ergebnisse

4.1 Voriiberlegungen zur Interpretation der Ergebnisse

Bei Auslenkung aus der Gleichgewichtslage stellt sich dann ein stabiles
Gleichgewicht ein, wenn die riicktreibende Kraft das System wieder in die
Ausgangslage fiihrt. Fiir eine Auslenkung aus einer Flexions-Gleichgewichtslage
bedeutet dies, dass ein stabiles Gleichgewicht dann erreicht wird, wenn eine
kompensierende Kraft auf den Gelenkmittelpunkt in positiver Richtung der x-Achse
wirkt. Fiihrt dagegen eine kleine Auslenkung aus der Gleichgewichtslage in
Extensionsrichtung zu einem stabilen Gleichgewicht, so resultiert eine Riickstellkraft

-Fx in Richtung der negativen x-Achse (Abbildung 31).

Z
.
+ 90° ’4};

0°_

Abbildung 31: Orientierung des Koordinatensystems

Im labilen Gleichgewicht wirkt eine Kraft, die von der Ausgangslage fortfiihrt. Die
resultierende forttreibende Kraft im Gelenkpunkt ist der Auslenkung gleichgerichtet

und destabilisiert den momentanen Zustand.

Bei einem definierten voreingestellten Flexionswinkel fiihren im Falle einer
Auslenkung in Flexionsrichtung eine negative forttreibende Kraft —Fy und ein
positives Drehmoment T, zu einem labilen Gleichgewicht. Das instabile

Gleichgewicht ist in der Extensionsrichtung dementsprechend durch ein negatives
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Drehmoment -Ty und eine positive Kraft Fy charakterisiert.

Der Stabilititsgrad eines Gleichgewichtszustandes ist durch die Steigung der
Tangente im Nullpunkt, das heiflt der Ausgangslage bestimmt. Die Tangente
beschreibt die mathematische Ableitung ersten Grades im Nullpunkt. Sie ist gemittelt
aus den Grenzwerten 0,33° und -0,33° Grad. Die Grenzwerte sind maf3geblich fiir die

Bewertung der Quantitit des Gleichgewichtes.

Je flacher die Tangente ist, desto indifferenter das Gleichgewicht. Ist die Tangente in
Waage, ist das Gleichgewicht indifferent. Je steiler die Gerade F'(x) steigt und die
Gerade T'(y) fallt, umso labiler ist das Gleichgewicht im eingestellten
Flexionswinkel. Das Gleichgewicht ist umso stabiler in der Ausgangslage, je steiler
T (y) ist und je stiarker die Gerade F'(x) fillt. Die Steigung der Geraden erlaubt somit
neben der qualitativen auch eine quantitative Bewertung der -eingestellten

Gleichgewichtszustéinde.

Im Folgenden werden die Ergebnisse fiir die unterschiedlichen Flexionswinkel, die
jeweils einen  vorgegebenen  Gleichgewichts-Ausgangszustand  darstellen,

wiedergegeben. Es wurden zehn Messungen (E1 bis E10) durchgefiihrt.
4.2 Flexionswinkel 15°
4.2.1 Messung E3

In der Kraftvariante 1 fiir die Messung E3 im Flexionswinkel von 15° wurde mit
einem Verhiltnis Hamstring zu M. gastrocnemius von 3,4 gearbeitet. Laterale und
mediale Kréfte wurden anndhernd gleich eingestellt (Abbildung 32 und Tabelle 4:
Ubersicht iiber die Messungen, Stabilitéitsgrade).

Das Ausmal} der Instabilitit war in Flexions- und Extensionsrichtung anndhernd
gleich und stieg mit VergroBerung des Auslenkungswinkels auf +2°. Es resultierte
eine maximale Kraft Fx bei +2° von -0,8 Newton (N) sowie ein Drehmoment von
68,2 Newtonzentimeter (Ncm), bei -2° entsprechend 0,8 N beziehungsweise -65 Ncm

(Abbildung 33 und Tabelle 3).
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Abbildung 32: Messung E3 - Muskelkrdfte bei Kraftvariante 1 im Flexionswinkel 15°
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Abbildung 33: Messung E3- Krdfte und Drehmoment bei Auslenkungen im
Flexionswinkel 15° und angelegter Kraftvariante

Der Stabilitdtsgrad betrug 0,61 N/Grad fiir die Kréfte und fiir das Drehmoment -50,2

Nem/Grad. Auslenkungen fiihrten zu einem sehr labilen Gleichgewicht.
4.2.2 Messung E4
In der Kraftvariante 2 im Flexionswinkel von 15° wurde mit einem Verhéltnis

Hamstring zu M. gastrocnemius von 1,05 gearbeitet. Mediale und laterale
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Komponenten wurden anndhernd gleichbelastet (Abbildung 34 und Tabelle 4).

350
300

250 2159
200 -

150 |-
100 F— 87,3 86.2 87.9 7

66,0

simulierte Muskelkrafte (N)
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Quadriceps Hamstring Gastrocnemicus Popliteus

Muskelgruppe

Abbildung 34: Messung E4 - Muskelkrdfte bei alternativer
Kraftvariante im Flexionswinkel 15°

Es stellte sich sowohl im Extensions- als auch im Flexionsbereich ein instabiles
Gleichgewicht mit einem maximal resultierenden Drehmoment von + 38,6
beziehungsweise -32,2 Ncm ein, wobei die resultierenden Kréfte kleiner waren als

bei der Kraftvariante 1.

Bei einer Auslenkung von +2° in Flexionsrichtung resultierte ein Fy von -0,5 N, und
bei -2° von +0,4 N. Der Stabilititsgrad betrug 0,48 N/Grad fiir die Krifte und fiir das
Drehmoment -39,6 Ncm/Grad. Auslenkungen fithrten zu einem labilen

Gleichgewicht (Abbildung 35 und Tabelle 3).

In Messung E4 wurden im Vergleich zu Messung E3 das Ausmaf der Instabilitdt um

etwa 20 Prozent verkleinert.
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Abbildung 35: Messung E4 - Krdfte und Drehmoment bei Auslenkungen
im Flexionswinkel 15° und alternativer Kraftvariante

4.3 Flexionswinkel 25°
4.3.1 Messung E2

Fiir die Messung im Flexionswinkel 25°, Messung E2, betrug das Verhéltnis
Hamstring : M. gastrocnemius 1,17, mit starkerer Belastung der medialen
Muskelziige (Abbildung 36 und Tabelle 4: Ubersicht {iber die Messungen,
Stabilitatsgrade).

Es wurden sehr labile Gleichgewichtszustinde erreicht, mit einer maximalen Fy von -
0,6 N und einem Ty von 46,7 Ncm bei einer Auslenkung von +2°, und +1,0 N und
einem Ty von -81,6 Ncm bei -2°. In Extensionsrichtung resultierten bei groferer
Auslenkung grofere forttreibende Krifte als in Flexionsrichtung. Der Stabilitétsgrad
betrug 0,64 N/Grad fiir die Krifte und fiir das Drehmoment -52,7 Ncm/Grad.
Auslenkungen fithrten zu einem sehr labilen Gleichgewicht (Abbildung 37 und
Tabelle 3).
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Abbildung 36: Messung E2 - Muskelkrdfte bei Kraftvariante 2 im Flexionswinkel 25°
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Abbildung 37: Messung E2 - Krdfte und Drehmomente bei Auslenkungen im
Flexionswinkel 25° und angelegter Kraftvariante

4.3.2 Messung E1

In einer weiteren Kraftvariante im Flexionswinkel von 25° betrug das Verhéltnis
Hamstring : Gastrocnemius 3,14. Mediale und laterale Muskeln sind gleichermaflen

beteiligt (Abbildung 38 und Tabelle 4).
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Abbildung 38: Messung E1 - Muskelkrdfte alternativer Kraftvariante im Flexionswinkel 25°

Es resultierten labile Gleichgewichtszustinde, mit groferen forttreibenden Kréften in
positiver x-Richtung. Die maximale Fx betrug bei -2° +0,4 N sowie bei +2° -0,6 N,

das Drehmoment stieg auf -34,2 Ncm bei -2°, und auf 52,3 Nem bei +2°.

Der Stabilitatsgrad betrug 0,26 N/Grad fiir die Kréfte und fiir das Drehmoment -22,5
Nem/Grad. Auslenkungen fiihrten zu einem labilen Gleichgewicht. (Abbildung 39
und Tabelle 3)
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Abbildung 39: Messung E1 - Krdfte und Drehmomente bei Auslenkungen im
Flexionswinkel 25° und alternativer Kraftvariante
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In Messung E1 wurde im Vergleich zu Messung E2 das Ausmal} der Instabilitdt um

etwa 60 Prozent verkleinert.
4.4 Flexionswinkel 35°
4.4.1 Messung ES

Im Flexionswinkel von 35° wurde die Gastrocnemius-Gruppe im Verhéltnis zur
Hamstring-Muskulatur 1:1,98 belastet, mit einer etwas stirkerer Betonung der

medialen Muskelziige (Abbildung 40 und Tabelle 4).
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Muskelgruppe

Abbildung 40: Messung E5 - Muskelkrdfte bei Kraftvariante 1 im Flexionswinkel 35°

Die  Gleichgewichtseinstellungen ~ waren  instabil, mit etwas  hdheren
Kraftkomponenten in Extensionsrichtung (-0,6 N beziehungsweise 53 Ncm bei +2°
gegeniiber +0,7 N beziehungsweise -57,4 Ncem bei -2°). Der Stabilititsgrad betrug
0,54 N/Grad fiir die Krifte und fiir das Drehmoment -44,2 Ncm/Grad. Auslenkungen
fiihrten zu einem sehr labilen Gleichgewicht (Abbildung 41 und Tabelle 3).
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Abbildung 41: Messung ES - Krdfte und Drehmoment bei Auslenkungen im
Flexionswinkel 35° und angelegter Kraftvariante

4.4.2 Messung E6

In einer zweiten Kraftvariante bei 35° wurde mit einem Krifteverhiltnis Hamstring :
M. gastrocnemius von 0,26 gearbeitet, wobei auf mediale und laterale Krifte

gleichermallen verteilt wurde (Abbildung 42 und Tabelle 4).
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Abbildung 42: Messung E6 - Muskelkrdfte bei zweiter Kraftvariante im Flexionswinkel 35°

Es wurden Gleichgewichtslagen erreicht, mit einer maximalen Riickstellkraft von
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+0,4 N und einem Drehmoment von — 32,2 Ncm bei einer Auslenkung von +2°,
sowie einem Fy von -0,4 und einem T, von 34,9 bei einer Auslenkung von -2°. Der
Stabilitatsgrad betrug jedoch nur 0,01 N. Fiir Krifte und Drehmoment betrug der
Stabilitdtsgrad 0,01 N/Grad und -0,8 Ncm/Grad. Auslenkungen fiihrten zu einem
indifferenten Gleichgewicht. (Abbildung 43 und Tabelle 3).
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Abbildung 43: Messung E6 - Krdfte und Drehmomente bei Auslenkungen im
Flexionswinkel 35° und angelegter Kraftvariante

Das Gleichgewicht wurde durch die Verlagerung der Muskelkrifte M. gastrocnemius
zu Hamstring von indifferent (E6) zu labil (E5) geédndert.

4.5 Flexionswinkel 75°
4.5.1 Messung E7

In der Kraftvariante im Flexionswinkel von 75° fiir die Messung E7 wurde mit
einem Verhiltnis Hamstring zu Gastrocnemius von 0,47 gearbeitet. Laterale und

mediale Krifte wurden anndhernd gleich eingestellt (Abbildung 46 und Tabelle 4).

Die maximal resultierende Kraft lag fiir die Auslenkung von +2° bei +0,3 N mit
einem Drehmoment von -24,8 Ncm, und bei — 0,3 N sowie 27,5 Ncm bei der

Auslenkung von -2° (Abbildung 45 und Tabelle 3).
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Abbildung 44: Messung E7 - Muskelkrdfte bei Kraftvariante im Flexionswinkel 75°
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Abbildung 45: Messung E7 - Krdfte und Drehmomente bei Auslenkungen im
Flexionswinkel 75° und angelegter Kraftvariante

Der Stabilitdtsgrad betrug -0,03 N/Grad fiir die Kréfte und fiir das Drehmoment 3,1
Nem/Grad. Auslenkungen fiihrten zu einem indifferenten Gleichgewicht (Abbildung
37 und Tabelle 3).
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4.5.2 Messung E8

Unter der Einstellung der zweiten Kraftvariante bei 75°,  Hamstring zu

Gastrocnemius resultierte ein Verhéltnis von 2,01 (Abbildung 46 und Tabelle 4).
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Abbildung 46: Messung ES - Muskelkrdfte bei alternative
Kraftvariante im Flexionswinkel 75°
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Abbildung 47: Messung ES8 - Krdfte und Drehmoment bei Auslenkungen
im Flexionswinkel 75° und alternativer Kraftvariante

Es wurde eine groBere Labilitdt in Extensionsrichtung beobachtet. Die resultierenden

Werte lagen fiir F, und +2° bei -0,4 N sowie Ty bei 32,1 Nem, und Fx = 1,1 N sowie
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Ty =-97,1 Ncm bei -2°. Der Stabilititsgrad unterstreicht mit 0,61 N/Grad und -50,8

Nem/Grad ein ausgepragtes labiles Gleichgewicht (Abbildung 47 und Tabelle 3).

Die Verlagerung der Muskelkrifte von M. gastrocnemius zu Hamstring bewirkte

eine Anderung des Gleichgewichtes von indifferent (E7) zu labil (ES).

4.6 Flexionswinkel 105°

4.6.1 Messung E9

Im Flexionswinkel von 105° konnten mit einem Kréfteverhiltnis Hamstring zu

Gastrocnemius von etwa 0,45 stabile Gleichgewichtslagen erreicht werden

(Abbildung 48 und Tabelle 4).
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Messung E9 - Muskelkrdfte bei Kraftvariante 1 im Flexionswinkel 105°

Bei der maximalen Auslenkung von +2° resultierte ein Fx von 0,3 N und ein Ty von -

26,8 Nem; bei -2° lag Fy bei -0,4 N und Ty bei 32,2 Nem (Abbildung 49 und Tabelle

3).
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Abbildung 49: Messung E9- Krdfte und Drehmoment bei Auslenkungen im
Flexionswinkel 105° und angelegter Kraftvariante

4.6.2 Messung E10

Die Einstellung der Messung bei 105° mit einer doppelt so starken Belastung der
Hamstring-Gruppe im Vergleich zur Gastrocnemius-Gruppe fiihrte zu instabilen

Gleichgewichtslagen (Abbildung 50 und Tabelle 4).
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Abbildung 50:Muskelkrdft bei Kraftvariante 2 — Flexionswinkel 105°

Bei einer Auslenkung von +2° resultierte eine forttreibende Kraft von -0,3 N, und
ein Drehmoment von 21,2 Ncm, bei der Auslenkung von -2° resultierte ein Fx von
1,3 N und ein Ty von -108,2 Ncm. Es wurde eine stirkere Instabilitit in
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Extensionsrichtung bei groferer Auslenkung ermittelt (Abbildung 51).
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Abbildung 51: Messung E10 - Krdfte und Drehmoment bei Auslenkungen
im Flexionswinkel 105° und alternativer Kraftvariante

Das Gleichgewicht dnderte sich im Vergleich der Messungen E9 zu E10 von stabil
zu labil, wobei die Muskelkrdfte von M. gastrocnemius zu Hamstring verschoben

wurden.
4.7 Muskelkrifteverhiltnis und Gleichgewicht im Vergleich

Unabhéngig vom eingestellten Flexionswinkel weisen die stabilen und indifferenten
Gleichgewichtslagen die geringsten Kréfte der Hamstring-Gruppe auf. Bei diesen
drei Gleichgewichtslagen liegt ein Verhédltnis von Hamstring zu Gastrocnemius 0,26
bis 0,47 vor. Bei groBeren Flexionswinkeln ist der M. popliteus nicht zur Einstellung
eines Gleichgewichtes beteiligt. Der M. quadriceps ist bei den Gleichgewichts-
verdnderungen nahezu unverdndert. Es ist keine Tendenz auf das Gleichgewicht

erkennbar (Tabelle 3).
4.8 Quantitativer Vergleich mithilfe von Differenzbetrachtung

Der quantitative Vergleich zu den Krifteverhéltnissen ist schwierig. Fiir eine weitere
quantitative Auswertung der Messergebnisse eignen sich der normierte Differenz-

Index sowie die Differenz aus den Stabilititsgraden besser.

Anhand derer lassen sich die unterschiedlichen Krifte idealerweise in Korrelation

zur Differenz der Stabilitdtsgrade vergleichen.
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Die Berechnung der Stabilititsdifferenz ergibt sich aus der Differenz der Messwerte

der zu vergleichenden Stabilititsgrade.

Der normierte Differenz-Index bewertet das Verhiltnis der zu vergleichenden
Messungen zueinander, die Differenz von den Messungen flieB3t in das Ergebnis im
Verhiltnis zur Summe ein. Die Formel stellt sich fiir zwei zu vergleichende

Messwerte wie folgt dar:

a—
F =
() b+a

Es ergeben sich Werte zwischen +1 und -1. Der Wert Null bedeutet, dass a = b ist
und folglich keine Differenz zwischen beiden vorliegt. Wenn a > b ist, ist der Wert

positiv. Negativ ist er, wenn b > a ist.

Bei dem Vergleich der Flexionswinkel fiir 15° sind zur Berechnung fiir die M.

Hamstring wie folgt anzuwenden:
a=173,5 N und b =249,5 N

Es ergibt sich der rechnerische Wert von -0,180. Fiir die Gastrocnemius-Gruppe wird

analog verfahren: a= 164,6 N und b =72,2 N
Es ergibt sich der Wert von 0,390.

Tabelle 2 unterstiitzt die Beobachtung, dass eine stirkere Kraft der Hamstring-
Gruppe mit einer erhohten Labilitdt einhergeht. Das Vorzeichen ist bis auf den
Flexionswinkel von 25° stets negativ. Durch eine hohere Belastung der
Muskelgruppe Gastrocnemius wird hingegen eine hohere Stabilitdt erreicht,

allerdings auch mit der Einschrdnkung im Flexionswinkel von 25°.

Ferner ldsst sich aus dem Vergleich der Vorzeichen von Hamstring und
Gastrocnemius auswerten, dass diese als Antagonisten fiir die Einstellung des
Gleichgewichtszustandes verantwortlich sind. Bei Anderungen des Stabilititsgrades

in Richtung Stabilitit zeigen die beiden Muskeln entgegengesetztes Verhalten.
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normierter Differenz

Messung | Flexions- Stabilititsdifferenz Gleich-
Index (ND
Winkel ndex (NDI) gewichts-
. Gastrocne AF(x) AT(¥)
Hamst:
AMSHME ) ius [N/Grad] |[Nem/Grad]

E3-
Aequos 1 fabil =
;E4q -0.180 0.390 -0.13 10,65

] 15° labil +
Aequos
E2-
Aequos 2 fabil =
;Elq 0,166 -0.313 -0.37 30.24

] 25° labil +
Aequos
:i: uos 33 fabil =
;Eﬁq -0.518 0410 0.55 4454

] 35° indifferent
Aequos
Es-
Aequos 75" labil ++
‘E?q 0355 0344 0,64 5385

] 750 ndifferent
Aequos
El0-
Aequos 105° labil ++
:qu -0.301 0,338 -1.13 92,92

] 105° stahil +
Aequos

Tabelle 2: normierter Differenz-Index und Stabilitdtsdifferenz
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5 Diskussion

5.1 Durchfiihrung der Messungen

Die vorliegende Arbeit hatte zum Ziel, Gleichgewichtslagen der AEQUOS Knie-
Endoprothese zu simulieren. Dabei galt es, eine Messanordnung und Methodik zu
schaffen, die die Messung der Gleichgewichtslagen ohne Zwangsfiihrung unter
Freischaltung aller Freiheitsgrade ermdglicht. Besondere Berticksichtigung fanden in
dieser Arbeit die labilen Zustinde, da diese fiir die dynamischen Uberginge

zwischen einzelnen Bewegungen nétig sind.

Dazu wurde in der vorliegenden Arbeit die Hauptbewegungsrichtung in der
Sagittalebene betrachtet. Um zu simulieren, wie der Roll-Gleitvorgang in der
AEQUOS-Prothese durch die Inkongruenz der Gelenkflidchen realisiert wird, wurden
an der Apparatur kleine Flexionswinkel zwischen 15° und 25° eingestellt, wie sie in
der Standphase beim Gehen und auch beim Stand auftreten. GroBlere Winkel
zwischen 35° und 90° wurden den Alltagstétigkeiten wie Biicken, Treppensteigen
und Hocken zugeordnet, bis hin zum Vorgang des Aufstehens vom Stuhl bei einem

Winkel von 105°.

Die Erzeugung von Gleichgewichtszustinden wurde erreicht, indem bei einem festen
Flexionswinkel Messungen zu den resultierenden Kréften bei unterschiedlichen
Kombinationen der Muskelkrifte durchgefiihrt wurden. Dabei wurden die
Muskelgruppen der Extensorengruppe (M. quadriceps), der Flexoren- oder
Hamstring-Gruppe, sowie der M. gastrocnemius und der M. popliteus bei jeder
Anderung der Kraftvariante in unterschiedlichem Verhiltnis zueinander belastet, um

die Kraftvektoren zu variieren.

Die Gesamtbelastung wurde dabei mit etwa 63 Kilogramm immer konstant gehalten.
Die Einzelgewichte wurden fiir die entsprechende Muskelgruppe unterschiedlich

verteilt. Die kleinen Auslenkungsschritte ermdglichten eine isotonische Messung.

Eine Zielsetzung bestand darin, die Moglichkeiten der AEQUOS-Prothese zu
simulieren und darzustellen, dass Gleichgewichte ohne &uflere Einflussnahme nur

durch Muskelaktivitit unter der Bedingung des Kraftschlusses eingestellt werden.

Es wurde erfolgreich gezeigt, dass der Gleichgewichtszustand und der Stabilititsgrad

im Kniegelenk muskulér gedndert werden konnen.
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Dazu mussten erzwungene Abldufe, die zur Verbindungsbildung der beiden

Gelenkflachen fiihren kdnnten, absolut ausgeschlossen werden.

Die Hypothese von Négerl konnte bestdtigt werden, dass tliber die Einwirkung der
kompressiven Muskelkriafte bei einem festen Flexionswinkel, also konstanter
Position des Kniegelenks, unterschiedliche Gleichgewichtszustinde erzeugt werden
konnen. Es konnten mit der beschriebenen Apparatur und Methodik erstmalig
verschiedene Gleichgewichte durch ausschlieBliche Anderungen der Kraftvektoren
ohne jegliche Zwangsfiihrung eingestellt und nachgewiesen werden, wie sie bereits

Nagerl 1990 in seiner Habilitation postulierte.

In zukiinftigen Untersuchungen von Gleichgewichten sollten die  stabilen
Gleichgewichte stirker beriicksichtigt werden, damit nachgewiesen werden kann,
dass fiir die Statik von Knie-Endoprothesen bei Funktionen wie Gang, Stand, Hocke
und Aufstehen stabile Gleichgewichtszustinde notwendig sind. Wiinschenswert wére
eine Untersuchung von verschiedenen Knie-Endoprothesen im Vergleich, um die
Hypothese zu untermauern, dass das Prothesendesign malgeblichen Einfluss auf

Gleichgewichtszustdnde hat.

5.2 Optimierung der Messapparatur

Drei wesentliche Innovationen dienten der Optimierung der Messapparatur.
5.2.1 Kraftmessdose

Durch Gewichtseinstellungen ohne Umlenkrollen, wie urspriinglich bei Planert.
konzipiert, konnten Fehler iiber Seil- und Rollreibung sowie das Wélzmoment
ausgeschlossen werden (Planert et al. 1992). Die Moglichkeit, in der neuen
Modifizierung auch in negativer x- und y-Richtung kalibrieren zu kénnen, schloss
den Fehler der falsch-positiven Kalibrierung nur iiber positive Auslenkungen aus und
ermoglichte die exakte Messung sowohl positiver als auch negativer Auslenkungen

der Tibia.
5.2.2 Kraftschliissige Verbindung

Die Gelenkflichen von Tibia und Femur wurden allein iiber die simulierten
Muskelziige in Kontakt gebracht. Die kraftschliissige Verbindung zwischen Tibia-
und Femurkomponente der AEQUOS-Prothese war damit sichergestellt, eine

Zwangsfiihrung wurde ausgeschlossen. Alle Freiheitsgrade, das heifit die
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Extension/Flexion in der Sagittalebene, die Rotation um die zwei Normalen in den

Kontakten und die Adduktion/Abduktion (Varus/Valgus) sind damit verfiigbar.

Ein wesentlicher Teil dieser Arbeit war die Entwicklung einer Methodik zur
Messung von Gleichgewichtszustinden. Es konnte auf diese Weise eine starre
Arretierung vermieden werden, die zu Zwangskriften im Gelenk fiihrt, wie sie

Kndgsel und vor allem Stithmer beschrieben.
5.2.3 Einstellung von Kriiften

Die Verwendung von Wasser zur Gewichtsjustierung muss in hdéchstem Malle
ungenau sein, da die Verdunstung im offenen Gefdl von vornherein keine exakte
Gewichtseinstellung zuldsst. Der Einsatz von Eisengewichten statt Wasser schaltete
weitere Fehlerquellen aus, indem die Feinjustierung der Muskelkrifte auf ein Gramm
genau exakter und einfacher sowie die Einhaltung konstanter Gewichte ermdglicht
wurde. SchlieBlich konnten iiber die zeitaufwendige Versuchsreihe die rdumlichen

Anforderungen durch die platzsparenden Eisengewichte reduziert werden.

Da die Drehachse beim Tibiofemoralgelenk nicht starr ist, sondern mit dem
jeweiligen Flexionswinkel variiert, also eine flexible Drehachse mit der
Drehpolkurve bildet (sieche Abbildung 14), miisste fiir eine zwangsfreie Messung in
der Hauptflexionsrichtung die Drehachse stindig gezielt verandert werden oder alle
Freiheitsgrade freigeschaltet werden. Die Drehachse des Gelenkes in
Ubereinstimmung mit der Drehachse der Messapparatur zu bringen, scheint allein
kaum moglich. Die Freischaltung der Freiheitsgrade durch die verdnderte Apparatur

ist die eindeutig bessere Umsetzung.

Bei den Vorversuchen fiir diese Arbeit stellte sich heraus, dass die von Knosel
gesuchte Freischaltung der Freiheitgerade aufgrund ihrer rdumlichen und
massenhaften Dimensionen zu nur schwer reproduzierbaren Ergebnissen fiihrte
(Knosel 2003). Die Vereinfachung der Apparatur hinsichtlich der Kalibrierung ohne
Umlenkrollen, der Méglichkeit, den Hebelarm konstant zu lassen und stattdessen das
angehingte Gewicht zu variieren, bringt den Versuchsaufbau dem physiologischen

Vorbild nahe.

Der Kreisbogen diente nunmehr nur noch als Hilfe zur Bestimmung des
Flexionswinkels. Die Arretierungsabstdnde konnten kleiner festgelegt werden. Auch

konnte die Kraftmessdose moglichst nah an der Arretierung angebracht werden, um
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die Messgenauigkeit der Kraftmessdose nicht negativ zu beeinflussen. So konnte die

Auflésung der Kraftmessdose optimal genutzt werden.
5.3 Korrelationen zwischen Muskelkriften und Gleichgewichtszustinden

Nagerl et al. konnten zeigen, dass bei lateral und medial kompressiver Belastung des
Gelenks das Gleichgewicht sowohl stabil als auch labil sein kann, je nach Richtung

der resultierenden Gelenkkraft (Nagerl et al. 1993).

In der vorliegenden Arbeit konnte bewiesen werden, dass diese Gleichgewichts-
einstellungen durch Variation der Muskelkriafte moglich sind. Mithilfe der
modifizierten Messapparatur konnten fiir die Flexionswinkel 15°, 25°, 35°, 75° und
105°, also Bewegungen zwischen Gang, Hocken, Biicken, Aufstehen und Laufen,
dieselben Gelenkpositionen durch unterschiedliche Kraftvektoren erzeugt werden.
Das Interesse galt vor allem den labilen Gleichgewichten, da diese fiir den

Bewegungsablauf notwendig sind.

Bei den Ubergingen zwischen initialer Stiitzphase (15°) und mittlerer Schwungphase
(25°) konnten mithilfe unterschiedlicher Kraftvektoren, erzeugt durch
unterschiedliche Verhiltnisse der Muskelgruppen unter hoher Beteiligung der
Hamstring-Gruppe, verschiedene labile Gleichgewichtszustinde erreicht werden

(Tabelle 3).

Im Flexionswinkel 35° (Zustand des Gehens) ist nachweisbar, dass ein stabiles

Gleichgewicht durch Zuriicknahme der Hamstring-Beteiligung erreicht wurde.

Ebenso zeigen die stabilen Kraftsysteme bei hoheren Flexionswinkeln (75°, 105°)
eine hohe Kraftbeteiligung des M. gastrocnemius und einen niedrigen Anteil der
Hamstring-Gruppe auf. Ab 75° (Laufen, Hocke) ist die Innenrotation des
Kniegelenks weniger beteiligt, die Aufgabe des M. popliteus entfallt.

Um ein freies Aufstehen vom Stuhl ohne Hinzunehmen der Hénde als Stabilisatoren
zu ermoglichen, ist ein Flexionswinkel von 100° - 110° erforderlich, der den Fuf3
unter die Sitzfliche bringt. Das Simulieren des Aufstehens aus der Hocke wurde in
der vorliegenden Messanordnung durch stirkere Beteiligung des M. gastrocnemius
zu der Hamstring-Gruppe erreicht. Nur eine kleine gerichtet additive Kraft ist
notwendig, um aus einem labilen Gleichgewicht heraus einen Bewegungsablauf zu

initiieren.
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Neben dem labilen Gleichgewicht, welches fiir die Dynamik notwendig ist, bedarf es
auch eines stabilen Gleichgewichts. Zum Beispiel in einem Flexionswinkel von 105°
wirken stetig dullere Krifte beim Skifahren in der Hocke. Die hockende Position ist

nur so kraftschonend und kann iiber einen ldngeren Zeitraum durchgehalten werden.

Alle stabilen Zustédnde zeichnen sich durch hohen Anteil des M. quadriceps aus. Des
Weiteren wurden bei identischem Winkel in den stabilen Zustéinden geringere Kraft-

und Drehmomentresultierende gemessen als in den labilen Zustédnden (Tabelle 3).

Diese Ergebnisse werden durch Studien wie die Berechnungen von O’Connor et al.
(1993) am Knochenmodell sowie von Hiemstra et al. (2004) und Walsh et al. (2012)
bestdtigt. Walsh et al. (2012) ermittelten bei 30 Sportlern, dass kleinere
Flexionswinkel beziehungsweise die ausklingende Schwungphase mit groferer
Quadriceps- und niedrigerer Hamstring- sowie M. gastrocnemius-Beteiligung

einhergehen.

Es ist auch bei den hier durchgefiihrten Messungen auffillig, dass labile
Gleichgewichte, also Ubergiinge der Bewegungen, unter hoher Beteiligung der

Hamstrings zustande kommen.

Die Extensoren wie M. quadriceps sind besonders bei Bewegungen wie Treppen-
steigen sowie Aufstehen und Hinsetzen gefordert. Sie stabilisieren primdr in der
Sagittalebene. Dies konnte in der vorliegenden Arbeit anhand der AEQUOS-

Prothese gezeigt werden.
5.4 Besonderheiten der AEQUOS -Endoprothese

Statik und Dynamik der im Alltag ablaufenden Bewegungen, denen das Kniegelenk
ausgesetzt ist, erfordern sowohl stabile als auch labile Gleichgewichtszusténde.
Gerade diesen Ubergiingen, die erst einen schmerzfreien Bewegungsablauf
ermoglichen, ist bei der Konstruktion von Endoprothesen Aufmerksamkeit zu
schenken. Wie die diskutierten Messergebnisse zeigen, sind sowohl statische als
auch dynamische Bewegungsabldufe mit der AEQUOS Knieprothese moglich, wobei

das tibiofemorale Gelenk nur durch die Muskelkréfte gesteuert wird.

Die Formflidche der femoralen Komponente der AEQUOS sowie die asymmetrische
Lage der Rotationsmittelpunkte der Achsen wurden analog der Anatomie des
natiirlichen Kniegelenks gestaltet, mediale und laterale Gelenkflache des Femurs

besitzen einen dhnlichen Kriimmungsradius in Funktionsrichtung.
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Die tibiale Komponente der AEQUOS Knie-Endoprothese setzt sich zusammen aus
der Tibiaplatte, einem zentralen Zapfen und dem in die Platte eingesetzten Inlay aus
ultrahochmolekularem Polyethylen (UHMWPE), sowie aufschraubbaren Zapfen zur
Verankerung. Femorale und tibiale Komponenten kénnen an die anatomischen
Verhiltnisse des jeweiligen Patienten angepasst werden.
Die  Besonderheit  dieser = Knie-Endoprothese  besteht  darin,  dass
die mediale Tibiagelenkfliche in der Sagittalen konkav geformt ist, die laterale
demgegeniiber konvex verlduft und gegeniiber der medialen Komponente posterior
versetzt ist. Auf diese Weise ldsst sich das anatomisch natiirliche Viergelenk
realisieren und insbesondere der natiirliche Roll-Gleit-Bewegungsvorgang

nachempfinden.

Mithilfe der vorgestellten Messmethode und des reibungsfreien Einstellens
unterschiedlicher Muskelkréfte konnte gezeigt werden, dass im Tibiofemoralgelenk
der AEQUOS-Knie-Endoprothese unterschiedliche Gleichgewichtslagen existieren,
wie sie der von Négerl und Kubein-Meesenburg beschriebenen Inkongruenz der
Gelenkflachen entsprechen. Ziel war es zu zeigen, dass Gleichgewichtszustinde

muskuldr gedndert werden kdnnen.
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