Aus der Anatomischen Anstalt der
Ludwig-Maximilians-Universitat Miinchen
Vorstand: Prof. Dr. med. Dr. h. c. Reinhard Putz
in Zusammenarbeit mit dem
GSF-Institut fur Medizinische Informatik

Komm. Leiter: Prof. Dr. Karl-Hans Englmeier

Entwicklung von Bildverarbeitungsmethoden
zur quantitativen Analyse der Biomechanik
des Kniegelenks auf der Basis

magnetresonanztomographischer Daten

Dissertation
zum Erwerb des Doktorgrades der Humanbiologie
an der Medizinischen Fakultat der

Ludwig-Maximilians-Universitdt zu Minchen

Vorgelegt von

Markus Siebert
aus Miinchen

2006



Mit Genehmigung der Medizinischen Fakultét

der Universitat Miinchen

Berichterstatter: Prof. Dr. Karl-Hans Englmeier

Mitberichterstatter: Prof. Dr. med. Peter Miller
Prof. Dr. med. Magdalena Miller-Gerbl
Mitbetreuung durch den

promovierten Mitarbeiter:

Dekan: Prof. Dr. med. Dietrich Reinhardt

Tag der mundlichen Prufung: 6. November 2006



Inhaltsverzeichnis

Zusammenfassung . . .. . ... e e e e e e 1

1 Einleitung 3
2 Grundlagen und Stand der Forschung 7
2.1 Anatomie des menschlichen Kniegelenks . . . . . . ... ... ...... 7

2.2 Biomechanik des gesunden Kniegelenks . . . . . . . . ... ... ..... 9
2.2.1 Biomechanische Kniemodelle . . . . . ... ... ... ...... 9

2.2.2  Femoro-tibiale und femoro-patellare Kinematik . . . . . ... .. 11

2.2.3  Femoro-tibiale und femoro-patellare Kontaktflachen . . . . . . . . 14

2.3 Bildgebende Verfahren in der Medizin . . . . . . ... ... ... ..... 15
2.3.1 Rontgen . . . . . . . ... e e 15

2.3.2 Computertomographie (CT) . . . . . ... . ... ... . ..... 16

2.3.3 Sonographie . . . . . . . ... e e 17

2.3.4 Nuklearmedizinische Verfahren . . . . . ... ... .. ...... 18

2.3.5 Magnetresonanztomographie MRT) . . . . . . . . ... .. .. .. 19

2.4 Grundlagen der Medizinischen Bildverarbeitung . . . . . . . . ... ... 22
2.4.1 Bildvorverarbeitung . . . . . . . . .. .. ... o 22

24.1.1 Filterung . . . . . . . ... e 23

2.4.1.2 Histogrammspreizung . . . . . . . . . . . . ... .. 24

2.4.1.3 Bildinterpolation . . . . . .. .. .. ... ... ..... 25

2.4.2 Segmentierung . . . . . . . . . . e i e e e 26



II

INHALTSVERZEICHNIS
2.4.2.1 Punktbasierte Verfahren . . . . . . . . . ... ... ... 27
2.4.2.2 Regionenbasierte Verfahren . . . . . . ... .. ... .. 27
2.4.2.3 Texturbasierte Verfahren . . . .. . ... ... .. ... 28
2.4.2.4 Kantenbasierte Verfahren . . . . . . . . ... ... ... 28
2.4.2.5 Modellbasierte Verfahren . . . .. .. ... ... .... 30
2.4.2.6 Vollautomatische Segmentierung . . . . . . .. ... .. 30
2.4.3 Rekonstruktion und Visualisierung . . . . . . .. .. ... .. .. 31
2.4.3.1 Marching Cubes . . . . .. ... .. ... ........ 32
2.4.3.2 Delaunay-Triangulierung . . . . . . .. ... ... ... 32
2.4.3.3 Visualisierung . . . . . . . . .. .. ... .. 33
Material und Methode 35
3.1 Bilddaten . . . . . ... 35
3.1.1 Bildgebung . . . . . . . .. ... e 35
3.1.2 Bildvorverarbeitung . . . . . . .. .. ... ... ... 38
3.2 Quantitative Bestimmung der femoro-tibialen

Translation und Rotation im Kniegelenk . . . . . . ... ... ... ... 39
3.2.1 Tibiaplateau-basiertes Koordinatensystem . . . . . ... ... .. 40
3.2.2 Epikondyldre Achse . . . . . . . . . ... ... ... ... ... 44
3.3  Quantitative Bestimmung der Patellakinematik im Kniegelenk . . . . . . 49
3.3.1 Patella-basiertes Koordinatensystem . . . . .. .. .. ... ... 49
3.3.2 Femorale Referenzpunkte . . . . . . ... ... ... ....... 52

3.4 Quantitative Bestimmung der femoro-tibialen und
femoro-patellaren Kontaktflichen im Kniegelenk . . . . . . . . . ... .. 56
3.4.1 Flachenrekonstruktion mittels Triangulierung . . . . . . . . . .. 57
3.5 Implementierung . . . . . . . . . . . .. 60
Ergebnisse 63
4.1 Analyse der femoro-tibialen Translation und Rotation . . . . . . ... .. 63

4.1.1 Reproduzierbarkeit der Methode . . . . . . . . . . ... ... ... 63



INHALTSVERZEICHNIS

4.2

4.3

4.1.2 Klinische Ergebnisse . . . . . ... ... ... ......
Analyse der Patellakinematik . . . .. ... ... .. ......
4.2.1 Reproduzierbarkeit der Methode . . . . . . . . . ... ..
4.2.2 Klinische Ergebnisse . . . . . . . .. ... .. ......
Analyse der femoro-tibialen und femoro-patellaren Kontaktflichen
4.3.1 Reproduzierbarkeit der Methode . . . . . . . .. ... ..

4.3.2 Klinische Ergebnisse . . . . . . . . .. ... ... ....

5 Diskussion

5.1

5.2

5.3

Femoro-tibiale Translation und Rotation . . . . . . . . . . . ..
5.1.1 Diskussion der Methode . . . . . . ... ... ... ...

5.1.2 Femoro-tibiale Bewegungsmuster im gesunden Knie
und bei Gonarthrose . . . . .. ... ... ........

Patellakinematik . . . . . . .. ... ...
5.2.1 Diskussion der Methode . . . . . . .. ... ... .. ..
5.2.2 Patellakinematik im gesunden Knie und bei Gonarthrose
Femoro-tibiale und femoro-patellare Kontaktflachen . . . . . . .
5.3.1 Diskussion der Methode . . . . . . .. ... ... .. ..

5.3.2 Femoro-tibiale und femoro-patellare Kontaktflachen im
gesunden Knie und bei Gonarthrose . . . . . . . . .. ..

6 Schlussfolgerung

7 Literaturverzeichnis

8 Danksagung

9 Lebenslauf

II1

65

71

71

73

78

78

78

83

83

83

84

86

86

87

88

88

88

91

95

111

113






Zusammenfassung

Das Ziel der vorliegenden Arbeit ist die Entwicklung von dreidimensionalen Bildverar-
beitungsmethoden zur in-vivo-Analyse der Biomechanik des Kniegelenks auf der Basis
magnetresonanztomographischer Bilddaten. Die Verwendung eines offenen Magnetre-
sonanztomographen ermoglicht die Generierung von Bilddatensédtzen des Kniegelenks
sowohl in unterschiedlichen Flexionsstellungen als auch bei gleichzeitiger Aktivierung
der Beinmuskulatur. Nach Segmentierung und dreidimensionaler Rekonstruktion von
Femur, Tibia und Patella konnen durch Einfithrung eines Tibiaplateau-basierten Koor-
dinatensystems und die Berechnung einer epikondyldren Achse fur das Femur femoro-
tibiale Translation und Rotation analysiert werden. Ein Patella-basiertes Koordinaten-
system und femorale Referenzpunkte erméglichen eine Analyse der Patellakinematik.
Zudem koénnen mittels Triangulierung segmentierter Kontaktstrecken die GroéfBen der
femoro-tibialen und femoro-patellaren Knorpelkontaktfliachen bestimmt werden. Nach
einer Studie zur Intra-Untersucher-Reproduzierbarkeit wird die Biomechanik im Knie-
gelenk in einer klinischen Studie untersucht. Verglichen werden die femoro-tibialen
Translations- und Rotationsmuster, die Patellakinematik und die Gréfen der femoro-
tibialen und femoro-patellaren Knorpelkontaktflichen einer gesunden Probanden-
Gruppe, mit den Ergebnissen einer Gruppe von Patienten mit schwerer Gonarthrose.
Die entwickelten Methoden erwiesen sich als sehr reproduzierbar und genau. Es konnte
gezeigt werden, dass Dorsaltranslation und Aullenrotation des Femur bei Knieflexion
von 0° auf 90° bei schwerer Gonarthrose deutlich verringert sind. Zusétzlich kommt es
bei den Arthrose-Patienten wihrend der Knieflexion zu einer Zunahme des Patella-Tilt
und des Patella-Shift nach lateral. Die Analyse der Kontaktflichen zeigte, dass es bei
schwerer Gonarthrose zu einer ausgeprigten VergroBerung der femoro-tibialen und fe-
moro-patellaren Knorpelkontaktflichen kommt. Die entwickelten Methoden kénnen
damit zum Verstidndnis von Entwicklung und Verlauf von Kniegelenkserkrankungen

wie der Gonarthrose beitragen.






Kapitel 1

Einleitung

Das Kniegelenk, Articulatio genus, ist das grof3te, das am meisten beanspruchte und das
am héaufigsten verletzte Gelenk des menschlichen Korpers [Fink et al. 1994]. Die ent-
scheidenden Faktoren, die Biomechanik und Funktion des Kniegelenks beeinflussen,
sind die Gelenkgeometrie, die Kapsel-Band-Strukturen und das neuromuskulire Sys-
tem. Verdnderungen dieser Faktoren fiihren zu verdnderten biomechanischen Eigen-
schaften des Gelenks. So kommt es beispielsweise bei der Ruptur des vorderen Kreuz-
bandes — einer der hiufigsten Verletzungen am Kniegelenk — zu einer Verringerung der
Gelenkstabilitat. Dabei duBlert sich die durch den Kreuzbandriss entstandene Instabili-
tat in einer erhohten posterioren Translation des Femur gegeniiber der Tibia. Diese er-
hohte femoro-tibiale Translation kann zu einer héheren Belastung des Kniegelenks und
damit zu Folgeschdden wie Meniskusverletzungen und Knorpeldegeneration fithren

[Gillquist und Messner 1999].

Aber nicht nur akute Verletzungen, sondern auch degenerative Gelenkerkrankungen in-
folge von langfristigen Fehl- oder Uberbelastungen wie die Osteoarthrose fithren zu
Verdnderungen biomechanischer Bewegungsabldufe im Kniegelenk. Dabei spielt die
Arthrose im Kniegelenk (Gonarthrose), als haufigste Arthrose, eine herausragende Rol-
le: Nach Einschitzung der Weltgesundheitsorganisation WHO leiden tiber 40 % der
uber 70-jdhrigen an Kniegelenksarthrose [WHO 2003]. Die Gonarthrose ist mit morpho-
logischen und dynamischen Verdnderungen im Kniegelenk verbunden. Hier fihren
Achsfehlstellungen, Verdnderungen der Morphologie der Gelenkknorpel und die

dadurch resultierenden Verdnderungen der Kontaktverhéltnisse der artikulierenden
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Strukturen zu Veridnderungen im Translations- und Rotationsverhalten des Gelenks

[Sharma et al. 2001, Wada et al. 1996 und Wu et al. 2000].

So muss nicht nur bei der Diagnose, sondern auch im Bereich der Pravention, Therapie
und Rehabilitation von Kniegelenksverletzungen und -erkrankungen eine exakte Beur-

teilung der Biomechanik des Gelenks eine maligebliche Rolle spielen.

Herkémmliche Verfahren zur objektiven Messung der Biomechanik im Kniegelenk sind
in der Regel nur bei entspannter Muskulatur einsetzbar und vernachlissigen somit die
neuromuskulédre Stabilisierung des Gelenks. Dies gilt insbesondere fiir zahlreiche in-
vitro-Studien an menschlichen Kniegelenkspriaparaten [Draganich et al. 1987, Fuku-
bayashi et al. 1982, Markolf et al. 1976 und Reuben et al. 1989]. Instrumentierte Knie-
Messgerite erlauben eine in-vivo-Erfassung femoro-tibialer Biomechanik, zeigen jedoch
eine nennenswerte Messvariabilitit [Anderson et al. 1992]. Mit Hilfe der Rontgentech-
nik lasst sich die Kniegelenksbewegung am Lebenden und unter Muskeleinfluss unter-
suchen [Smidt 1973]. Nachteile sind hier die Strahlenbelastung und die durch die zwei-
dimensionale Projektion bedingte Ungenauigkeit. Die Verwendung von externen Tra-
ckingsystemen erlaubt eine dreidimensionale in-vivo-Analyse der Bewegungsmuster im
Kniegelenk. Dabei verfolgen Kameras den Bewegungsablauf von an der Haut fixierten
Markern. Ein Computer rekonstruiert aus den Einzelbildern dreidimensionale Bewe-
gungsmuster. Allerdings unterliegt dieses Verfahren Verschiebungsartefakten zwischen
den auf der Haut aufgebrachten Markern und den tatsichlichen Positionen der kno-

chernen Strukturen.

Im Vergleich dazu stellt die Magnetresonanztomographie (MRT) heute eine nahezu op-
timale Methode zur Analyse der Biomechanik im Kniegelenk dar. Sie erlaubt die nicht-
invasive Generierung von dreidimensionalen Bilddaten ohne Strahlenbelastung am Le-
benden. Mit Hilfe der offenen MRT konnen Gelenke in klinisch relevanten Positionen
und unter Einfluss von Muskelaktivitidt mit einem hohen Mall an Reproduzierbarkeit
untersucht werden [Graichen et al. 1998, 1999a, 1999b, 2000a, 2000b und 2000c¢ und
von Eisenhart-Rothe et al. 2002].

Das Ziel dieser Arbeit ist die Entwicklung von digitalen Bildverarbeitungsmethoden zur
quantitativen Analyse biomechanischer Bewegungsablidufe im Kniegelenk, auf der Basis

von dreidimensionalen MRT-Bilddaten. Dabeil konzentriert sich die Arbeit auf die Ent-
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wicklung von Verfahren, die es ermdoglichen, folgende Merkmale in-vivo zu quantifizie-

ren:

1. Die femoro-tibiale Translation und Rotation im Kniegelenk
2. Die Kinematik der Patella im Kniegelenk

3. Die GroBen der femoro-tibialen und femoro-patellaren Knorpelkontaktflichen

Nach einem Uberblick iiber den Stand der Forschung in Kapitel 2 werden in Kapitel 3
die Verfahren im Detail beschrieben. Nach einer Studie zur Intra-Untersucher-
Reproduzierbarkeit kommen die entwickelten Verfahren in einer klinischen Studie zum
Einsatz. Dazu wird bei einer Gruppe von gesunden Probanden der Einfluss der Gelenk-
stellung und der Muskelaktivitdt auf die biomechanischen Gréfen analysiert und die
Ergebnisse der gesunden Gruppe mit den Werten einer Gruppe von Patienten mit
schwerer Gonarthrose verglichen. Die Ergebnisse der Reproduzierbarkeit und der klini-
schen Studie werden in Kapitel 4 vorgestellt und zusammen mit der Methodik in Kapi-

tel 5 diskutiert. Kapitel 6 fasst das Wesentliche in einer Schlussfolgerung zusammen.






Kapitel 2

Grundlagen und Stand der Forschung

2.1 Anatomie des menschlichen Kniegelenks

Das Kniegelenk ist das groflte Gelenk des menschlichen Kérpers. Es verkorpert einen
gelungenen Kompromiss der Evolution, sowohl die hohen Anforderungen an Mobilitat
als auch an Stabilitidt optimal zu erfullen. Bei ndherer Betrachtung ist das Kniegelenk
eine weitgehend optimierte Getriebekonstruktion, welche ein hohes Mal} an Beweglich-

keit aufweist und groB3e dynamische Krifte aufnehmen kann [Putz 1995].

Die nétige Stabilitdt verdankt das Kniegelenk dem Vorhandensein und dem koordinier-
ten Zusammenspiel aktiver und passiver Stabilisatoren. Zu den aktiven Stabilisatoren
zahlt hauptsichlich die Muskulatur, die, neben der Durchfithrung der aktiven Bewe-
gung, die Sicherung der durch die passiven Stabilisatoren vorgegebenen Gelenkfiithrung
ubernimmt. Die genaue Wirkung der beteiligten Muskelgruppen auf die Stabilitidt des
Kniegelenks sowie die Bedeutung des neuromuskuldren Systems auf die komplexe

Kniegelenksbewegung sind noch nicht eindeutig geklart.

Zu den passiven Stabilisatoren zdhlt zum einen das knécherne Geriist des Kniegelenks,
welches sich aus dem distalen Ende des Oberschenkelknochens (Femur), dem proxima-
len Ende des Schienbeins (Tibia) und der Kniescheibe (Patella) zusammensetzt. Hinzu
kommen das vordere und hintere Kreuzband, das Innen- und Aullenband, die beiden

Menisken sowie die Gelenkkapsel (Abbildung 2.1).
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Abbildung 2.1: Anatomie des menschlichen Kniegelenks, links Ansicht von ventral in leichter

Beugestellung, rechts Ansicht von dorsal in Streckstellung. Aus Schinke et al. [2004].

Das Femorotibialgelenk ist ein bikondylares Gelenk, das von den beiden walzenférmi-
gen Femurkondylen und den eher flachen Gelenkfacetten des Tibiaplateaus gebildet
wird. Zwischen diesen beiden artikulierenden Strukturen besteht eine deutliche Inkon-
gruenz. Diese Ungleichheiten der Gelenkfldchenkrimmungen werden durch die beiden
(medialen und lateralen) Menisken ausgeglichen, die sich keilférmig in den peripheren
Spalt zwischen Femur und Tibia schieben. Die physiologische Bewegung des Femur re-
lativ zur Tibia ist eine gekoppelte Bewegung sich tiberlagernder Translations- und Rota-
tionsbewegungen. So stellt die Kniegelenksbewegung einen kombinierten Roll-Gleit-
Mechanismus dar. Ausgehend von der Kniestreckung beginnt die Flexionsbewegung zu-
néchst mit einer Rollbewegung der Femurkondylen nach dorsal (bis etwa 20° Flexion)
und setzt sich anschlieBend in einer vermehrten Gleitbewegung bis zur Endstellung fort

[Menschik 1974]. Dabei unterliegen die femoro-tibialen Kontaktflachen einer Grofen-
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anderung: Da die Krimmung der Femurkondylen nach dorsal starker wird, kommt es

zu einer Verkleinerung der Kontaktflichen bei Knieflexion.

Das vordere Kreuzband ist einer der wichtigsten passiven Kniestabilisatoren [Hollis et
al. 1991]. Seine Funktion liegt hauptsichlich darin, eine Translation der Tibia nach an-
terior bei der Knieflexion und -extension zu vermeiden sowie die Tibiarotation in Exten-
sionsstellung zu limitieren. Es entspringt an der Innenfldche des lateralen Femurkon-
dylus und inseriert im medialen vorderen Anteil der Area intercondylaris tibiae. Es be-
steht aus zwel Faserblindeln unterschiedlicher Lange, die so ineinander verdrillt sind,
dass die lateral gelegenen Fasern des Ursprungs an der Insertionsstelle dorsal gelegen
sind. Im Gegensatz zum vorderen Kreuzband verhindert das hintere Kreuzband eine
Subluxation des Tibiaplateaus nach posterior. Zusitzlich begrenzt es die Innenrotation
und stabilisiert das Kniegelenk bei Uberstreckung. Es entspringt an der Innenfléche des
medialen Femurkondylus und fiihrt zum dorsalen Anteil der Area intercondylaris tibiae.
Es besteht, ebenfalls wie das vordere Kreuzband, aus zwei Faserbiindeln, ist allerdings

dicker und kriftiger als das vordere.

Zusétzlich zu den Kreuzbidndern wird das Kniegelenk auf beiden Seiten durch ein kréif-
tiges, von oben nach unten seitlich des Gelenks verlaufendes Band stabilisiert. Das me-
diale Seitenband, auch Innenband genannt, endet seitlich-innen an der Tibia, ist breit,
flach und mit der Gelenkkapsel und dem medialen Meniskus verwachsen. Das laterale
Seitenband, oder AuBlenband, endet am Kopf des Wadenbeins. Es ist mit keiner Struk-
tur verwachsen und im Querschnitt eher rund. Die Hauptfunktion der Seitenbéander be-
steht in einer Verhinderung der AuBenrotation sowie der Stabilisierung gegen Varus-

und Valguskréifte im Kniegelenk [Wagner und Schabus 1982].

2.2 Biomechanik des gesunden Kniegelenks

2.2.1 Biomechanische Kniemodelle

In der Literatur findet sich eine Vielzahl von Modellen, die sich mit der Biomechanik
des Kniegelenks befassen [z. B. Barrance et al. 2005, Blankevoort et al. 1991, DeFrate et
al. 2004, Donahue et al. 2002 und 2003, Li et al. 1999, O’Connor et al. 1989, Pandy et al.
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1998, Pennock und Clark 1990, Penrose et al. 2002, Wilson et al. 1998 und Wismans et
al. 1980]. Allen Modellen ist gemeinsam, dass sie theoretische Aussagen Uber die Bewe-
gung der Femurkondylen bei der Knieflexion machen. Bis jetzt ist jedoch kein Modell
bekannt, welches die komplexe Kniegelenksbewegung géinzlich erfasst, d. h. sowohl die
Wirkung der aktiven als auch der passiven Stabilisatoren vollstiandig berticksichtigt.
Diese Modelle kénnen daher immer nur Teilaspekte der realen Kniegelenksbewegung

beschreiben.

Als Grundlage der Kniegelenksbewegung dient das Modell des sogenannten ,iiberschla-
genen Gelenkvierecks” [Menschik 1974]. Dabei bilden die Ursprungs- und Ansatzpunkte
von vorderem und hinterem Kreuzband die Begrenzung eines uberschlagenen Gelenk-
vierecks, wobel man sich die Urspriinge und Ansétze der beiden Béander als punkformig
und die Bander selbst als homogene Stangen vorstellen muss. Die Anordnung der — un-
terschiedlich langen — Kreuzbédnder als Viereck in Verbindung mit den beiden Seiten-
bdndern erzwingt danach beim Beugen und Strecken die rdumliche Bewegung des
Kniegelenks. Daraus resultiert dann die kombinierte, nicht-lineare Roll-Gleit-Bewegung
der Femurkondylen auf dem Tibiaplateau. Allerdings wird bei diesem Modell die Bewe-
gung des Kniegelenks nur in einer Ebene beschrieben. Die Bewegung des Kniegelenks
lauft jedoch nicht nur in der Sagittal-Ebene ab, sondern als dreidimensionale Translati-
ons- und Rotationsbewegung in allen drei Ebenen [Huiskes und Blankevoort 1990].
Dartiber hinaus sind die Urspriinge und Ansitze der Binder keineswegs punktformig,

sondern ausgedehnte Areale.

Ein anderes Modell basiert auf der anatomischen Tatsache, dass das mediale knorpelige
Kompartiment des Tibiaplateaus eine konkave Vertiefung aufweist, wihrend das late-
rale knorpelige Kompartiment eher konvex gekrimmt ist. Durch diese unterschiedli-
chen Krimmungen der Gelenkkompartimente ergeben sich die mechanischen Eigen-
schaften der Kniebewegung. Nach Kubein-Meesenburg et al. [1991 und 1993] kénnen
die Gelenke anhand der unterschiedlichen Kriimmungsradien ihrer Funktionsflachen
sowie deren Verbindungen als Ketten beschrieben werden. So kann die mediale Seite
durch eine druckstabile, tiberschlagene Gelenkkette und die laterale Seite durch eine
drucklabile, gestreckte Gelenkkette beschrieben werden. Beide Gelenkketten lassen sich
miteinander koppeln und stellen dann ein zwangsldufiges Viergelenkgetriebe dar. Dabei
spielen die Kreuzbander fiir die Ubertragung der Kréfte im Gelenk keine Rolle, da sie

aus physikalischer Sicht keine mechanische Fihrungsaufgabe tibernehmen koénnen,
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sondern nur bei Extrembewegungen und bei der Rotation eine stabilisierende Wirkung
zeigen [Nagerl et al. 1993]. Vielmehr nehmen die Kreuzbidnder eher eine funktionelle
Rolle als , Sinnesorgan“ fur die Kniegelenksbewegung wahr [Adachi et al. 2002, Geor-
goulis et al. 2001, Good et al. 1999, Krogsgaard et al. 2002 und Nagerl et al. 1993].

Vereinigt man beide Modelle, so lasst sich durch die oben genannten unterschiedlichen
Langen von vorderem und hinterm Kreuzband sowie durch die unterschiedlichen geo-
metrischen Verhéltnisse von medialem und lateralem Femur die Innenrotation des Fe-

mur bei der vollstdndigen Kniestreckung (Schlussrotation) erkldren [Fuss 1992].

2.2.2 Femoro-tibiale und femoro-patellare Kinematik

Mit der Quantifizierung femoro-tibialer und femoro-patellarer Bewegungen bei der
Knieflexion haben sich bereits mehrere Autoren beschaftigt. Experimentelle Studien an
menschlichen Kniepriaparaten sind bei Markolf et al. [1976] und Fukubayashi et al.
[1982] beschrieben. Die Autoren untersuchten die maximale antereo-posteriore Transla-
tion der Tibia bei intakten und durchtrennten vorderen und hinteren Kreuzbéindern so-
wie den Einfluss der beiden Seitenbidnder auf die femoro-tibiale Rotation. Hier wurden
erstmals definierte, auf das Kniegelenk einwirkende Kréfte berticksichtigt. In weiteren
in-vitro-Studien wurde neben der Translation und Rotation auch die Spannung der
Béander selektiv untersucht [Markolf et al. 1976, Sakane et al. 1999 und Takai et al.
1993]. In anderen Arbeiten konnte gezeigt werden, dass es bei der Kniebeugung zu einer
posterioren Translation der Femurkondylen auf dem Tibiaplateau und zu einer Innenro-
tation der Tibia kommt [O’Connor et al. 1989 und Wilson et al. 1998]. Diese Arbeiten
erlauben jedoch keine Aussagen iiber den Einfluss der aktiven Kniegelenksstabilisato-
ren bei der Flexion oder Extension. Studien mit Berucksichtigung der Muskulatur fin-
den sich beispielsweise bei MacWilliams et al. [1999] und Torzilli et al. [1994]. So konn-
te gezeigt werden, dass es wiahrend der Kontraktion des Quadrizeps zu einer vergroBer-
ten Translation der Tibia kommt, bei gleichzeitiger Aktivierung der Knieflexoren dage-
gen zu einer geringeren Translation [Draganich et al. 1987, Hirokawa et al. 1992 und
Reuben et al. 1989]. Samtliche in-vitro-Studien leiden unter dem Nachteil einer relativ
hohen Messungenauigkeit. Zudem lassen sich die Ergebnisse aufgrund der unterschied-

lichen Testbedingungen schlecht miteinander vergleichen [Beynnon und Amis 1998].



12 KAPITEL 2. GRUNDLAGEN UND STAND DER FORSCHUNG

Diese Nachteile lassen sich durch Untersuchungen am Lebenden umgehen. Ein mdogli-
cher Ansatz ist die Verwendung von mechanischen Testgeridten, mit denen sich die
Translation und Rotation der Tibia bei verschiedenen Flexionswinkeln bestimmen las-
sen [Markolf et al. 1984]. Mittlerweile gibt es eine Reihe von industriellen Testgeraten,
deren Aussagekraft jedoch in der Literatur umstritten ist [Anderson et al. 1992, Balasch

et al. 1999, Gross et al. 2004 und Kowalk et al. 1993].

Eine weitere in-vivo-Technik, mit der schon relativ frith Messungen zur Kniegelenkski-
nematik unter Beteiligung bestimmter Muskelgruppen durchgefiihrt wurden, ist die
Rontgentechnik. So wurde in ersten Messungen das Kniegelenk gesunder Probanden
unter dem Einfluss flektierender und extendierender Muskelaktivitdt untersucht
[Smidt 1973]. Bei Untersuchungen an Knien mit einer Ruptur des vorderen Kreuzban-
des zeigte sich bei Extension eine Zunahme der anterioren Tibiatranslation gegeniiber
der gesunden Gegenseite [Fukuta et al. 2000]. Anfénglich konnten bei der Radiographie
nur statische Einzelbilder in ruhender Position aufgenommen werden, die dann mit an-
deren statischen Positionen verglichen wurden. Die Weiterentwicklung zur sogenannten
Durchleuchtungstechnik erméglicht durch die hohe zeitliche Auflésung eine Analyse der
Dynamik wahrend der Kniegelenksbewegung [Banks et al. 1997 und Dennis et al.
1996]. Der zentrale Nachteil aller Rontgentechniken ist die Strahlenbelastung, die be-
sonders bei der dynamischen Durchleuchtung sehr hoch ist. Ferner erzeugt die Rontgen-
technik durch die Projektion eines Korpervolumens auf eine Fliache prinzipiell ein zwei-
dimensionales Bild und erlaubt somit keine genaue rdumliche Zuordnung einzelner

Strukturen in drei Dimensionen.

Eine weitere Moglichkeit, die dynamische Kniebewegung in-vivo zu visualisieren, ist die
Verwendung von externen Trackingsystemen. Hochgeschwindigkeitskameras filmen
dabei das Kniegelenk unter Bewegung und Belastung [Aagaard et al. 2000 und Steele
und Brown 1999]. Mit der Hilfe von externen, meist an der Haut fixierten Markern wer-
den entsprechende Punkte im Bewegungsablauf verfolgt. Durch einen Computer kann
dann der Bewegungsverlauf der Marker aus den Einzelbildern rekonstruiert werden.
Damit lassen sich reelle Belastungen und Bewegungen des Kniegelenks aufzeichnen
und auswerten. Der prinzipielle Nachteil dieser Methode liegt darin, dass ausgehend
von gemessenen Markerbewegungen auf der Hautoberfliche auf die Relativbewegungen
von Femur und Tibia im Inneren des Kniegelenks geschlossen wird. Damit ist diese Me-

thode sehr fehleranféllig hinsichtlich Verschiebungen der Haut relativ zum Knochen
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[Beard et al. 2001]. Andere Studien fiihrten keine Reproduzierbarkeitsanalysen oder
Fehlerberechnungen durch [Besier et al. 2001, McLean et al. 1998 und Rudolph et al.
1998]. Es wurde sogar der Versuch unternommen, die Kniegelenksbewegung durch am
Knochen fixierte Marker exakt zu erfassen [Koh et al. 1992]. Diese invasive Technik
lasst sich jedoch nur an freiwilligen Versuchspersonen durchfithren. Erschwerend
kommt hinzu, dass die spontane Muskelkontraktion durch die entstehenden Schmerzen
verandert wird [[keuchi et al. 1998 und Ramsey und Wretenberg 1999]. Die Aufnahmen
von externen Hautmarkern durch Hochgeschwindigkeitskameras wurden h&ufig mit
elektromyographischen Messungen (EMG) oder mit der Benutzung eines Elektrogonio-
meters kombiniert [Kvist und Gillquist 1999]. Mit Goniometern kénnen Kniegelenksbe-
wegungen bei aktiven Tatigkeiten wie beispielsweise beim Treppensteigen aufgezeich-
net werden [Vergis und Gillquist 1998]. Allerdings ist die Reproduzierbarkeit dabei

nicht zufriedenstellend.

Eine nahezu optimale Methode zur Visualisierung sowohl der Weichteile als auch der
knéchernen und knorpeligen Strukturen im Kniegelenk stellt die dreidimensionale
Magnetresonanztomographie (MRT, Nobelpreis fiir Medizin 2003) dar. Sie erlaubt — oh-
ne Strahlenbelastung — die nicht-invasive Generierung von Schnittbildern in beliebiger
Ausrichtung durch das Kniegelenk. Dabei stehen geschlossene MRT-Gerédte mit einer
Feldstarke von bis zu 3,0 Tesla und offene Gerate mit einer Feldstiarke von 0,2 bis 0,5
Tesla zur Verfugung. Die MRT wurde bereits in zahlreichen Studien eingesetzt, um die
femoro-tibiale und femoro-patellare Kinematik im Kniegelenk bei unterschiedlichen
Flexionswinkeln zu analysieren [Ando et al. 1994, Fellows et al. 2005, Hill et al. 2000,
Munk 1989, Stédbler et al. 2000 und von Eisenhart-Rothe et al. 2004a]. Dabei beschéaftig-
ten sich mehrere Autoren mit der Bestimmung von mechanischen und funktionalen
Achsen, beziehungsweise Koordinatensystemen im Kniegelenk. [Hollister et al. 1993,
Lerner et al. 2003 und Yoshioka et al. 1987 und 1989]. Die Einfiihrung einer transepi-
kondylaren Achse gilt mittlerweile als etabliertes Verfahren zur Beschreibung der Knie-
flexion [Churchill et al. 1998]. Der Vorteil der transepikondylédren Achse ist ihre relative
Unabhéangigkeit von der Flexionsstellung des Femur. Ein bekanntes Problem stellt da-

bei allerdings die schlechte Reproduzierbarkeit dar [Todo et al. 1999].

In Kapitel 3 der vorliegenden Arbeit werden neue Verfahren zur quantitativen Analyse
der femoro-tibialen Translation und Rotation sowie zur Analyse der Patellakinematik

im Kniegelenk beschrieben, bei denen das Problem der schlechten Reproduzierbarkeit
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deutlich verringert werden konnte (Abschnitt 3.2 und Abschnitt 3.3). Diese Verfahren
wurden bereits in mehreren klinischen Studien eingesetzt [Bringmann et al. 2000, Hin-

terwimmer et al. 2004 und von Eisenhart-Rothe et al. 2004a und 2004b].

2.2.3 Femoro-tibiale und femoro-patellare Kontaktflachen

Ungefiahr zeitgleich mit den ersten Arbeiten zur Quantifizierung der femoro-tibialen
Bewegungen im Kniegelenk bei der Knieflexion wurden erste Untersuchungen zu den
knorpeligen Kontaktflachen des Kniegelenks vorgenommen. Diese Untersuchungen
konzentrierten sich auf die Lokalisation der lasttragenden Knorpel- und Meniskusan-
teile und deren Druckbelastung in unterschiedlichen Flexionswinkeln. Anfinglich ka-
men bei diesen ersten in-vitro-Studien Mini-Transducer zum Einsatz [Walker und Erk-
man 1975], mit denen auch die Veridnderung der femoro-tibialen Kontaktflichen wéah-
rend der Kniebeugung analysiert werden konnte [Goodfellow und O’Connor 1978]. Spé-
ter kamen zur Untersuchung der femoro-patellaren Kontaktflichen Druckmessfolien
und speziell angefertigte Luftkissen zum Einsatz, mit denen sich nicht nur Druckbelas-
tungen messen, sondern auch Kontaktflichen simulieren lieBen. [Henche et al. 1981
und Huberti und Hayes 1984]. Mit der Einfihrung der Stereophotogrammetrie konnten
die Kontaktfldchen im Kniegelenk erstmals reproduzierbar beurteilt werden [Huiskes et
al. 1985]. Von Ateshian et al. [1994] wurden verschiedene Methoden zur Kontaktfla-
chenberechnung am Kniegelenk miteinander verglichen und die Stereophotogrammetrie
sowie die Druckmessfolientechnik als die besten Methoden zur Quantifizierung der fe-

moro-tibialen und femoro-patellaren Kontaktflachen identifiziert.

Mittlerweile ist die MRT nicht nur eine valide Methode zur Analyse der Knorpelmor-
phologie, sondern kommt auch zunehmend bei der Quantifizierung von Kontaktflachen
im Kniegelenk zum Einsatz [Cohen et al. 1999]. Im dritten Kapitel dieser Arbeit wird
eine neue Methode zur quantitativen Bestimmung der femoro-tibialen und femoro-
patellaren Kontaktflichen im Kniegelenk beschrieben (Abschnitt 3.4). Auch diese Me-
thode kam bereits in Patientenstudien zum Einsatz [Hinterwimmer et al. 2004 und

2005].
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2.3 Bildgebende Verfahren in der Medizin

Die Bildgebung umfasst samtliche Schritte von der Bildaufnahme in der jeweiligen bild-
gebenden Modalitéit bis zur Bereitstellung der digitalen Bildmatrix. Sowohl aus der
Sicht eines Software-Entwicklers, als auch der eines Arztes unterscheiden sich die me-
dizinischen Bilddaten hauptséchlich in der Art ihrer Erzeugung. Das Verstidndnis der
Grundlagen der Bilderzeugung in den einzelnen Modalitidten stellt eine wichtige Vor-
raussetzung fir die optimale Gestaltung und Bedienung von rechnergestutzten Bildver-
arbeitungssystemen dar. Im Folgenden wird kurz auf die wichtigsten medizinischen

Bilderzeugungstechniken eingegangen.

2.3.1 Rontgen

Die bahnbrechende Entdeckung von Wilhelm Conrad Rontgen 1895 legte die Grundlage
fiir das erste medizinische bildgebende Verfahren. Die neue, unbekannte Strahlung, die
auch heute noch im Englischen ,X-Rays“ heilit, konnte fast ungehindert menschliche
Korper und sogar feste Materialen durchdringen [Glasser 1995]. Allerdings war anfangs
die Gefahrlichkeit der Strahlung noch nicht bekannt, und so kam es zu bosartigen Ge-

schwiiren und Tod durch Krebs bei vielen der ersten Patienten und Arzten.

Das Prinzip der Rontgenaufnahme beruht darauf, dass die von einer Rohre ausgehen-
den Rontgenstrahlen beim Durchdringen der zu untersuchenden Kérperregion je nach
Gewebeart unterschiedlich stark absorbiert werden. Die Intensitit der Strahlung nach
dem Durchdringen der Koérperregion wird von Detektoren, wie z. B. Film, Leuchtschirm,
oder auch digitalen Sensoren aufgezeichnet. Organe, die eine hohe Dichte aufweisen,
beziehungsweise aus Atomen mit hoher Ordnungszahl bestehen, bewirken eine stérkere
Schwichung der Strahlung als Gewebe geringerer Dichte. Die Variation der Strahlen-
hérte erlaubt die Darstellung von Organen mit unterschiedlichen Absorptionskoeffizien-
ten. Der Nachteil der weichen Rontgenstrahlung liegt darin, dass es zu einer héheren
Strahlenbelastung kommt, da ein wesentlich groBerer Anteil der ionisierenden Strah-
lung vom Gewebe absorbiert wird und dort eine schédigende Wirkung hervorrufen

kann.
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Eine Rontgenaufnahme ist immer eine Projektion eines dreidimensionalen Volumens
auf ein zweidimensionales Bild. Deshalb ist es von entscheidender Bedeutung, in wel-

chem Winkel die Rontgenstrahlen das zu untersuchende Gewebe durchdringen.

Rontgen-basierte Techniken kommen bei der Mammographie, bei der (Subtraktions-)
Angiographie, bei der Durchleuchtung und in der rein digitalen Radiographie zum Ein-
satz. Dartuber hinaus bilden sie die Basis fir die Rontgencomputertomographie. Fur die
Beurteilung des funktionellen Gelenkstatus ist das konventionelle Rontgen eher unge-
eignet, da sich Weichteile, insbesondere Knorpel, nicht direkt darstellen lassen. Gelenk-
spaltverschméilerungen, Osteophytenbildung und subchondrale Sklerosierung kénnen
dabei als indirekte Anzeichen einer Knorpelschiadigung, beziehungsweise als Symptome

einer fortgeschrittenen Gonarthrose gedeutet werden.

2.3.2 Computertomographie (CT)

Die Computertomographie ist ein von G. Hounsfield in den 1970er Jahren entwickeltes,
bildgebendes Verfahren, das unter Verwendung von Rontgenstrahlen eine Darstellung
von einzelnen Korperschichten erlaubt. Dabei kreist eine Rontgenstrahlenquelle um den
Patienten und schickt dabei einen Ficher von Strahlen durch den Koérper, dessen Pro-
jektion auf der gegeniiberliegenden Seite von Sensoren erfasst wird. Wahrend einer
Umdrehung werden somit geniigend Messwerte erzeugt, aus denen dann im Rechner
ein Schnittbild generiert werden kann. Durch Verschiebung der Rontgenrohre oder des
Patienten entlang der Korperachse im CT-Gerét, ist es moglich, dreidimensionale Da-
tensétze des Korpers oder bestimmter Teilvolumina zu erzeugen. Diese 3D-Datensitze
bestehen aus einer Anzahl von Schichtaufnahmen, wobei die Auflésung innerhalb der
Schichten in der Regel ein Vielfaches der Auflésung zwischen den Schichten betrégt. Die
Schichtdicke der CT ist durch das Strahlenbiindel begrenzt und liegt typischerweise
zwischen 0,5 mm und 3,0 mm. Die Auflésung innerhalb der Schicht wird durch die An-
zahl der Projektionen und den Rekonstruktionsalgorithmus bestimmt, sie betragt bei
konventionellen, klinischen CT-Gerédten bis zu 0,3 mm. Ein entscheidender Faktor fir
die Qualitiat der erzeugten Schichtbilder ist der Algorithmus zur Rucktransformation
der einzelnen Schichtprojektionen zu dem erwilinschten zweidimensionalen Schichtbild.

Hierbei kommen der Fourier- und der Radontransformation die grofite praktische Be-
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deutung zu [Lehmann et al. 2005]. Die verschiedenen Grauwerte, die im rekonstruierten
Schichtbild sichtbar sind, resultieren aus den unterschiedlichen Schwachungswerten
der untersuchten Organe gegeniiber der verwendeten Rontgenstrahlung. Diese Schwa-
chungswerte werden in sogenannten Hounsfield-Einheiten (HE) angegeben. Dies ist
gleichbedeutend mit einer Normierung auf den Schwichungswert des Wassers, welcher
mit Null festgelegt wird. Weichteile lassen sich aufgrund ihrer eng zusammen liegenden
Hounsfield-Einheiten nur begrenzt voneinander trennen. Gute Kontraste liefern dage-

gen Knochen und Luft (Lunge).

Im Bereich der Gelenkdiagnostik kommt die CT hauptsichlich als CT-Arthrographie
zum KEinsatz. Neben den knéchernen Strukturen lasst sich durch eine intraartikulére
Kontrastmittelgabe auch der Gelenkknorpel indirekt sichtbar machen [Boven et al.
1982]. Da es sich um ein dreidimensionales Verfahren handelt, entfillt der Nachteil der
Projektionsartefakte. Allerdings ist die CT-Arthrographie durch die Kontrastmittelin-
jektion in den Gelenkspalt ein invasives Verfahren und eignet sich durch die damit ver-
bundene Schmerzbelastung nur bedingt fir die klinische Anwendung. Ein weiter Nach-
teil ist die Strahlenbelastung, die eine Anwendung bei gesunden Probanden nicht zu-

lasst.

2.3.3 Sonographie

Bildgebende Verfahren, die auf dem akustischen Echoeffekt beruhen, werden als Sono-
graphie bezeichnet. Im Gegensatz zu elektromagnetischen Wellen, kénnen sich Schall-
wellen nur in einem Tragermedium ausbreiten. Das Echo entsteht, wenn der Schallim-
puls auf eine Grenzschicht im Gewebe trifft. Je groBer der Schallwellenwiderstand des
Gewebes an dieser Grenzschicht ist, desto stirker ist die Amplitude des reflektierten
Signals. So lassen sich unterschiedliche Gewebearten durch ihre verschiedenen Schall-
wellenwiderstdnde identifizieren. Die Zeitdifferenz zwischen dem Austreten des
Schallimpulses und dem Eintreffen des Echos gibt Aufschluss tiber die Entfernung des
Gewebes vom Schallkopf. Im Gegensatz zu den Rontgen-basierten Modalitdten lassen
sich mit der Sonographie hauptsichlich Weichteile darstellen, da beim Ubergang Weich-
teil-Knochen praktisch alle Schallwellen reflektiert werden. Die derzeit hiufigste An-

wendung der Sonographie ist die zweidimensionale B-mode-Echzeit-Sonographie. Bei
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diesem Verfahren wird ein zweidimensionales Schnittbild des untersuchten Gewebes
durch automatische Verschwenkung des Messstrahls in Echtzeit erzeugt. Das Schnitt-
bild wird dabei aus einzelnen Linien zusammengesetzt, wobei fiir jede Linie ein Strahl
ausgesendet und empfangen werden muss. Durch die Beriicksichtigung des Doppleref-
fekts lassen sich auch Bewegungen im Korper, etwa der Blutfluss innerhalb des Her-

zens, berechnen und z. B. durch Farbcodierung sichtbar machen.

Die B-mode-Echzeit-Sonographie erméglicht die nicht-invasive Untersuchung ober-
flachlich liegender Gelenke und die Darstellung des Gelenkknorpels. Durch Reflexions-
differenzen zwischen der Knorpeloberfliche und der Grenze zwischen kalzifiziertem und
nicht-kalzifiziertem Knorpel kénnen die Knorpelkonturen in einem zweidimensionalen
Schnittbild dargestellt werden. Dies ermdoglicht bei entsprechender Schnittfihrung die
Bestimmung der Knorpeldicke [Modest et al. 1989]. Vorteile sind die freie Schnittfih-
rung und die Echtzeitdarstellung des gewlnschten Bereichs. Allerdings kann es durch
knocherne Strukturen zu Abschattungen der zu befundenen Gelenkbereiche kommen,
was die Visualisierung ebenso beeintriachtigt wie Gelenkergiisse, bei denen kein Echo-
unterschied zwischen Erguss und Knorpel vorhanden sein kann [Jdgemann und Jage-
mann 1992]. Fur Vergleichsuntersuchungen eignet sich die Sonographie nur sehr einge-

schréankt, da die Lage der jeweiligen Schnittebene kaum reproduzierbar ist.

2.3.4 Nuklearmedizinische Verfahren

Nuklearmedizinische oder szintigraphische Verfahren sind ebenfalls bildgebende Ver-
fahren, mit denen insbesondere Stoffwechselprozesse sichtbar gemacht werden koénnen.
Dabei erhéilt der Patient geringe Mengen radioaktiv markierter Substanzen (Radio-
pharmaka) injiziert, bei deren Zerfall im Koérper Strahlen emittiert und gemessen wer-
den. Aus der Verteilung der radioaktiven Isotope im Organismus kann dann erkannt
werden, wo und wie stark diese Substanzen im Korper umgesetzt, beziehungsweise an-
gereichert werden. Die Messung der von den Isotopen emittierten Strahlung kann mit
zwel- oder dreidimensionalen Bilderfassungssystemen erfolgen. Bei der Szintigraphie
werden Gamma-Kameras mit mehreren Photo-Multipliern verwendet, die in der Lage
sind, die von den Isotopen ausgestrahlten Gamma-Teilchen rdumlich und zeitlich auf-

gelost zu empfangen. Durch die Signalstirkeverteilung der Impulse in den Photo-
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Multipliern ist eine exakte Feststellung des Ortes, an dem das Gamma-Teilchen auf-
trifft, moglich. Noch weiter gehen emissionscomputertomographische Verfahren wie die
PET (Positronen-Emissionss-Tomographie) und die SPECT (Single Photon Emission
Computed Tomography). Diese Verfahren erlauben eine dreidimensionale Darstellung
der Verteilung radioaktiver Stoffe im Korper. Die Bildrekonstruktion erfolgt dhnlich wie

bei der Computertomographie durch eine ringférmige Anordnung der Detektoren.

Nuklearmedizinische Verfahren, wie die PET oder SPECT, gehoren zu den funktionel-
len bildgebenden Verfahren. Die erzeugten Bilder geben vor allem Aufschluss uber
Stoffwechselabldufe eines Organs oder Organsystems. Da die Auflésungen in der Regel
geringer sind als beispielsweise bei der CT, lisst sich die Morphologie des untersuchten
Korpers nur grob beurteilen. Durch die Kombination eines PET-Scanners mit einem
Computertomographen ist eine exakte Zuordnung der PET-Befunde zu Organen mog-
lich. Diese Methode kombiniert die hohe Ortsauflésung der CT mit der funktionellen In-
formation der PET. Hauptanwendungsbereiche nuklearmedizinischer Verfahren sind
die Onkologie, die Neurologie und die Kardiologie. Im Bereich der Gelenkdiagnostik
spielen nuklearmedizinische Verfahren eine eher untergeordnete Rolle. Arthrosen oder
Knochenentziindungen lassen sich mit der Knochenszintigrafie diagnostizieren. Dabei
verwendet man ein Radiopharmakon, das bevorzugt von knochenbildenden Zellen auf-
genommen wird. Normales Knochengewebe zeigt im resultierenden Szintigramm eine
niedrige Aktivitéat, die von physiologischen Umbauprozessen herriithrt. Zonen erhohter
Aktivitat lassen dagegen auf verstiarkten Knochenumbau und damit auf krankhafte

Vorgiange schlielen, die an den entsprechenden Stellen im Skelett ablaufen.

2.3.5 Magnetresonanztomographie (MRT)

Ein weiterer Vertreter der Tomographieverfahren ist die Magnetresonanztomographie,
welche die komplizierteste medizinische Bildgebungstechnik ist. Wahrend bei der CT
der wesentliche Parameter fir die verschiedenen Schwichungskoeffizienten die Gewe-
bedichte ist, erzeugt die MRT Bildkontraste, die aus verschiedenen Parametern wie Pro-
tonendichte und Relaxationszeiten resultieren. Damit erweitert die MRT die diagnosti-
schen Moglichkeiten. Mit der MRT kénnen auch Weichteile visuell voneinander ge-

trennt werden, die bei der CT dhnliche Hounsfield-Einheiten aufweisen wiirden.
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Die MRT basiert auf einem physikalischen Resonanzphinomen. MRT-Untersuchungen
sind immer dann moglich, wenn das zu untersuchende Gewebe Atomkerne mit einem
magnetischen Kernmoment besitzt. Dieses Kernmoment tritt dann auf, wenn ein Atom-
kern eine ungerade Nukleonenanzahl aufweist. Wasserstoff ist mit nur einem Proton im
Atomkern das einfachste Atom mit ungerader Nukleonenanzahl und besitzt zudem das
groffte magnetische Kernmoment. Wasserstoffkerne kommen praktisch tiberall in orga-
nischem Material vor und spielen daher eine herausragende Rolle bei der Bildgebung
durch Magnetresonanz. Im feldfreien Raum befinden sich die magnetischen Momente
einer Probe in einem ungeordneten Zustand. Wird diese Probe jedoch in ein starkes au-
Beres Magnetfeld gebracht, nehmen die Kernmomente einen geordneten Zustand ein
und richten sich parallel, beziehungsweise antiparallel entlang des duBeren Feldes aus.
Beide Zustidnde haben unterschiedliche magnetische Energien, so dass sie im thermi-
schen Gleichgewicht unterschiedlich besetzt sind. Die stirkere Besetzung des energie-
armeren, parallelen Zustandes erzeugt ein messbares Magnetfeld in Richtung des dule-
ren Magnetfeldes. Dieser Gleichgewichtszustand kann durch Einstrahlung eines hoch-
frequenten elektromagnetischen Wechselfeldes, das senkrecht auf dem dulleren Magnet-
feld steht, gestort werden, wenn die Energie des elektromagnetischen Wechselfeldes ex-
akt der magnetischen Energie des besetzten Zustands entspricht. Dies ist genau bei ei-
ner gewissen Frequenz, der sogenannten Lamor- oder Resonanzfrequenz, der Fall.
Durch die Einstrahlung dieses Hochfrequenzfeldes nimmt das System zusétzliche Ener-
gie auf, die nach dem Abschalten des Hochfrequenzfeldes wieder an die Umgebung ab-
gegeben wird. Diesen Vorgang der Wiederherstellung des thermischen Gleichgewichts
bezeichnet man als Relaxation, wobel zwischen T1-Relaxation und T2-Relaxation unter-
schieden wird. Die T1-Relaxation, auch Spin-Gitter- oder longitudinale Relaxation ge-
nannt, ist ein Mal} fur die Starke der Kopplung der Kernmomente an die Umgebung.
Typische T1-Relaxationszeiten von Geweben liegen zwischen 100 ms und tuber 2000 ms.
Die T2-Relaxation, auch Spin-Spin- oder transversale Relaxation genannt, ist ein Mal}
fir die Starke der Kopplung der magnetischen Momente untereinander. Typische T2-
Relaxationszeiten liegen zwischen 10 ms und 1000 ms. Nach dem Anregen des Kern-
spinsystems durch das Hochfrequenzfeld kann in einer Empfingerspule, die wie die
Sendespule senkrecht zum dulleren Magnetfeld orientiert ist, ein gedampftes, zeitlich
periodisches Signal beobachtet werden. Die Déampfung des Signals wird wesentlich
durch die T2-Relaxationszeiten bestimmt, die Periode des Signals durch die Starke des
dulleren Magnetfeldes. Der Einfluss der T1-Relaxationszeit beschrinkt sich im Wesent-

lichen auf die Anfangsamplitude des Signals.
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Vorraussetzung fur die Bildrekonstruktion ist die exakte Information Uber den jeweili-
gen Entstehungsort des MR-Antwortsignals. Die Ortsinformation wird durch Zusatzfel-
der zum dulleren Magnetfeld entlang der drei Raumrichtungen gewonnen (magnetische
Gradientenfelder). Durch diese Zusatzfelder ist das Gesamtmagnetfeld in jedem Volu-
menelement anders und damit auch die Resonanzfrequenz. Wird eine definierte Reso-
nanzfrequenz eingestrahlt, so werden nur Atomkerne angeregt, die sich in dem Volu-
menelement befinden, in dem das Magnetfeld die entsprechende Resonanzbedingung er-
fiillt. Geeignete Anderungen der Feldgradienten erméglichen es, den Raumbereich, bei
dem die Resonanzbedingung erfiillt ist, definiert zu verschieben und so den gewiinsch-
ten Bereich abzutasten. Die Signalintensitit, die durch die Anzahl der Spins im Volu-
menelement, durch die Relaxationszeiten des Gewebes und spezielle Messparameter be-
stimmt ist, wird fiir jedes Volumenelement bestimmt und so sukzessiv ein Bild aufge-
baut. Da dieser Vorgang relativ zeitintensiv ist, wurden spezielle Rekonstruktionstech-
niken sowie spezielle Schnellbildsequenzen wie FLASH- (Fast Low Angle Shot) und
Gradientenecho-Sequenzen entwickelt, die Messzeiten im Bereich weniger Minuten oder

auch Sekunden ermoéglichen [Morneburg 1995 und Reiser und Semmler 1997].

Aufgrund der erzielbaren Weichteilkontraste, der dreidimensionalen, multiplanaren
Darstellungsmoglichkeiten und der fehlenden Strahlenbelastung ist die MRT - als
nicht-invasives Verfahren — eine ideale Untersuchungsmethode fiir Diagnose und Ver-
laufskontrolle degenerativer Gelenkerkrankungen und eignet sich insbesondere fir
Studien an gesunden Probanden. So bietet die MRT heute im Bereich der Gelenkdiag-
nostik neben der Bestimmung von Knorpelvolumina und KnorpelflichengréBen die
Moglichkeit, die Knorpeldicke tiber die gesamte Knorpelplatte am Lebenden quantitativ
zu erfassen [Eckstein et al. 2001]. Im Vergleich mit etablierten Messverfahren, wie der
Wasserverdriangung von chirurgisch entferntem Gewebe [Burgkart et al. 2001], anato-
mischen Schnitten [Eckstein et al. 1996], Ultraschall [Graichen et al. 2000a] und der
CT-Arthrographie [Eckstein et al. 2000 und Graichen et al. 2000a] konnte die hohe Va-
liditat MRT-basierter Techniken nachgewiesen werden. Ebenfalls konnte gezeigt wer-
den, dass die quantitative MRT eine hohe Reproduzierbarkeit unter in-vivo-
Bedingungen aufweist [Eckstein et al. 1998 und 2001, Hyhlik-Dirr et al. 2000 und
Stammberger et al. 1999a und 1999b].
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2.4 Grundlagen der Medizinischen Bildverarbeitung

Die Medizinische Bildverarbeitung ist eine relativ junge, technische Anwendung in der
Medizin, die durch die ernormen Fortschritte im Bereich der Informationstechnologie
und der Telekommunikation eine weit in die Zukunft hineinragende Perspektive erhélt.
Dieser Abschnitt soll einen kurzen Einblick in die Grundlagen der digitalen Bildverar-

beitung in der Medizin geben und auf die entsprechende Terminologie eingehen.

Nach der Bilderzeugung und der Bildrekonstruktion durch die entsprechenden bildge-
benden Modalitaten liegen die Bilddaten in digitaler Form vor. Dabei werden die Bild-
daten meistens im DICOM-Format gespeichert. DICOM (Digital Imaging and Commu-
nications in Medicine) ist ein offener Standard zum Austausch von medizinischen Bild-
daten. Ein DICOM-Datensatz kann auller den Bilddaten weitere Informationen wie Pa-

tientenname, Aufnahmedatum und Gerateparameter enthalten.

Die Bildverarbeitung befasst sich mit Methoden und Algorithmen zur digitalen Weiter-
verarbeitung dieser Daten, um sie der eigentlichen Analyse zuginglich zu machen. Zu
den wichtigsten Bildverarbeitungsmethoden gehéren die Bildvorverarbeitung, die Seg-

mentierung, die Klassifikation, die Objektrekonstruktion und die Visualisierung.

2.4.1 Bildvorverarbeitung

Die aus den Bilderfassungssystemen gewonnenen Rohdaten sind meistens durch Rau-
schen, Unschérfe und geometrische Verzerrungen gestort. Die Behebung dieser Stérun-
gen sowie eine bessere Hervorhebung von relevanten Bildstrukturen sind Aufgaben der
digitalen Filterung. Oft sind die Ausgangsbilder zudem sehr dunkel oder wenig kon-
trastreich. Durch die Methode der Histogrammspreizung lasst sich der Kontrast solcher
Bilder wesentlich verbessern. Ein weiterer Gesichtspunkt der Bildvorverarbeitung
rdumlicher Bildsequenzen ist die Bildinterpolation: Im Allgemeinen ist der Abstand
zwischen den Einzelbildern gréBer als die Kantenldnge der quadratischen Bildpunkte.
Bei einigen Fragestellungen werden allerdings Datensétze bendétigt, die in allen drei

Raumrichtungen die gleiche Auflésung besitzen. Hierzu werden in der Praxis unter-
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schiedliche Verfahren zur Bildinterpolation verwendet, die sich teils erheblich in der

benoétigten Rechenzeit und erzielten Qualitéit unterscheiden.

2.4.1.1 Filterung

Die bei der Bilderzeugung generierten Rohdaten und damit auch die fiir eine anschlieB3-
ende Analyse relevanten Bildinhalte sind fast immer durch Rauschen (noise) und Sto-
rungen uberlagert. Ziel der Filterung ist es, diese Storungen zu minimieren sowie die in-
teressierenden Bildanteile hervorzuheben. Vor allem im Zusammenhang mit der Verar-
beitung von medizinischen, zur Befundung eingesetzten Bildern, ist die Tatsache zu be-
ricksichtigen, dass die Anwendung von Filtern zwangsldufig zu einem Verlust von In-
formation fiihrt. Filterung stellt damit stets einen Kompromiss zwischen speziellem In-
formationsgewinn und allgemeinem Informationsverlust dar. In der Praxis existiert eine
Reihe von unterschiedlichen Verfahren, die je nach Fragestellung gezielt einzusetzen

sind. Man unterscheidet im Allgemeinen zwischen linearen und nichtlinearen Filtern.

Die am héufigsten eingesetzten linearen Filterungsverfahren im Bereich der digitalen
Bildverarbeitung sind die sogenannten Nachbarschaftsoperationen. Sie erzielen eine
Bildverbesserung durch Verstidrkung der relevanten Bildanteile bei gleichzeitiger Un-
terdriickung anderer Bildinformationen. Diese Operationen kombinieren die benachbar-
ten Bildpunkte eines zentralen Bildpunkts des Eingangsbildes auf eine vorgeschriebene
Weise, so dass am Ausgangsbild die gewiinschte Wirkung erzielt wird. Zur Beschrei-
bung dieser Operationen werden Filtermasken oder Fenster unterschiedlicher Grofle
und Beschaffenheit verwendet, die in Matrizenform dargestellt werden. Die Realisie-
rung der Filterung erfolgt dann auf der Basis des Faltungstheorems der Fouriertrans-
formation durch die Multiplikation der Fouriertransformierten des Bildes mit der Fil-
termatrix. Zu den wichtigsten linearen Filtertypen gehoren die Mittelwertsfilterung, die
Hochpass- und die Tiefpassfilterung. Mittelwertsfilterung und Tiefpassfilterung bewir-
ken grundséatzlich eine Bildglattung, die Tiefpassfilterung ermdéglicht zusétzlich eine
Rauschunterdrickung im Bild durch Dadmpfung unerwiinschter Stéranteile. Hochpass-
filter dagegen verstirken hochfrequente Bildinformation, z. B. Kanten und eignen sich
damit zur Auffindung von Objektkonturen. Durch Kombination von Hochpass und Tief-
pass entstehen Bandpass und Bandsperre. Mit solchen frequenzselektiven Filtern ldsst

sich Rauschen im Bild minimieren, ohne dass Konturen verwischt werden. Besonders
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das Auffinden von Konturen in einem Bild ist eine wichtige Grundlage fiir die anschlie-
Bende Segmentierung. Hierzu werden in der Literatur neben dem Hochpassfilter weite-
re Filter angegeben. Zu den wichtigsten dieser Kantendetektoren zdhlen Gradienten-

operatoren, Laplace-, Roberts- und Sobelfilter.

Zu den nichtlinearen Filtern gehoren logische, morphologische und numerische Filter-
prozesse. Morphologische oder geometrische Filter basieren auf der mathematischen
Morphologie des Bildes und erlauben tiber Techniken der Erosion und Dilation, bezie-
hungsweise des Opening und Closifng geometrischer Bildstrukturen eine Verbesserung
von Binérbildern. Einer der wichtigsten numerischen Filter ist der Medianfilter. Dieser
Filter wird immer dann eingesetzt, wenn die Bildstérung durch abrupte Amplitudenén-
derung geringer raumlicher Ausdehnung gekennzeichnet ist. Der Medianfilter ermog-
licht eine Glattung des Bildes bei gleichzeitiger Erhaltung der Kanten, die bei der linea-

ren Filterung verwischen wiirden [van Eimeren et al. 1996]

2.4.1.2 Histogrammspreizung

Bei der Erzeugung von medizinischen Bildern kommt es relativ haufig vor, dass die
Ausgangsbilder unterbelichtet sind. Hauptgrund hierfiir ist bei CT-Untersuchungen
und anderen Rontgen-basierten Aufnahmeverfahren die kurze Akquisitionszeit, die di-
rekten Einfluss auf die Strahlenbelastung des Patienten hat. Auch MRT-Bilder weisen
héaufig Kontrastarmut auf, abhingig von der Akquisitionszeit und der verwendeten
Aufnahmesequenz. Um den Kontrast der erzeugten Bilder zu verbessern, wird eine
Grauwertspreizung oder auch Histogrammspreizung auf die Bilder angewendet [Leh-
man et al. 1997]. Die Transformation 7T, die auf die urspriinglichen Grauwerte ange-

wandt wird, kann durch folgende Formel beschrieben werden:

8min fur O=< 8 < 8min

T g — &min) - Gmax -
Smax — Smin

Gmin .
) fur 8min < § < max (21)

8max fir Emax < g < (Gmax - Gmm)
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g stellt dabei den aktuellen Grauwert dar, Gmi» den minimal darstellbaren Grauwert (in
der Regel 0 fiur ,schwarz®) und Gmaexden maximal darstellbaren Grauwert (z. B. 255 bei
1 Byte-Darstellung, was in der Regel ,weil“ entspricht). Die Minimal-, beziehungsweise
Maximalgrauwerte, auf die das Ausgangsbild begrenzt werden soll, werden tber gmin,
beziehungsweise gmax definiert. Mit dieser Transformation lassen sich oftmals wesent-
lich hohere Kontraste erzielen, was insbesondere bei MRT-Bildern zu einer verbesserten

optische Trennung zwischen Knochen und Gewebe fiihrt.

2.4.1.3 Bildinterpolation

Ein durch tomographische Verfahren erzeugter dreidimensionaler Volumendatensatz
besteht aus einer Sequenz von Einzelbildern. Aus unterschiedlichen Grinden (Akquisi-
tionszeit, Aufnahmetechnik, Strahlenschutz bei der CT) ist die rdumliche Auflésung
zwischen den einzelnen Schichtbildern deutlich geringer als die Auflésung innerhalb ei-
nes Kinzelbildes (in plane resolution). Fir gewisse Anwendungen, beispielsweise volu-
menorientierte Darstellungsverfahren und multiplanare Reformatierungen, ist es aller-
dings nétig, einen isotropen Datensatz zu erzeugen, d. h. einen Datensatz, der in allen
drei Raumrichtungen die gleiche Auflésung besitzt. Dies erfordert die Rekonstruktion
von geeigneten Zwischenbildern. Dafiir stehen verschiedene Interpolationsverfahren zur
Verfugung. Die einfachste Methode ist die Erzeugung der Zwischenbilder durch Verviel-
faltigung der Originalschichten. Diese Methode ist sehr schnell, erzeugt aber mogli-
cherweise am Ubergang von der letzten Zwischenschicht zur nichsten Originalschicht
einen Grauwertsprung. Bei der linearen Interpolation wird dieser Grauwertsprung
vermieden, indem jeweils zwischen den Grauwerten zweier Volumenelemente (Voxel)
benachbarter Schichten linear interpoliert wird. Dieses Verfahren ist ebenfalls leicht zu
implementieren, hat aber den Nachteil, dass der Grauwertverlauf an den Ubergdngen
zu den Originalschichten nicht kontinuierlich ist. Kontinuierliche Grauwertiiberginge
lassen sich mit der sogenannten Spline-Interpolation erzeugen, bei der die Grauwerte
von korrespondierenden Volumenelementen der Originalschichten als Stiitzpunkte ei-
ner Splinefunktion interpretiert werden. Die Zwischenbilder lassen sich dann aus dem
Grauwertverlauf der Splinefunktion berechnen. Dabei muss die Splinefunktion fiir jedes
Volumenelement in der Bildebene berechnet werden, was bei gro3en Datensitzen zu ei-

nem hohen Rechenaufwand fiihrt.
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2.4.2 Segmentierung

Die Segmentierung ist zweifellos einer der wichtigsten Verarbeitungsschritte im Bereich
der medizinischen Bildverarbeitung. Sie ist definiert als Zerlegung eines Bildes in in-
haltlich zusammenhingende Bereiche. Dies geschieht durch Zusammenfassung (meist)
benachbarter Bildpunkte entsprechend einem bestimmten Homogenitdtskriterium. Die
Schwierigkeit liegt dabei in der Definition des fur die jeweilige Fragestellung geeigneten
Homogenitéatskriteriums. Das Ergebnis einer Segmentierung hat wesentlichen Einfluss
auf die Qualitidt der anschlieBenden Bildanalyse. Ziel der Segmentierung medizinischer
Bilder ist die Einteilung der einzelnen Bildpunkte in Objekte, beziehungsweise Hinter-
grund, wobei diese Objekte gewohnlich Gewebe oder Organe sind. Segmentierte Daten-
séatze sind Vorraussetzung fiir die sogenannte Klassifizierung, die Zuordnung segmen-
tierter Bereiche zu einer inhaltlichen Beschreibung. Ferner ist die Segmentierung
Grundlage fir weitergehende Analyse-, Quantifizierungs- und Rekonstruktionsverfah-

ren.

Bis heute unterliegt die rechnergestiitzte Segmentierung medizinischer Bilder vielen
Einschrinkungen und ist zum groBen Teil nicht vollstindig automatisierbar. Die Grin-
de dafur liegen hauptsichlich in der groen Heterogenitiat der Bilddaten, die einerseits
durch Einflisse der Bildgebung (Artefakte, Rauschen, Unschérfe, Verzerrungen) verur-
sacht wird, anderseits auf die sehr hohe Variabilitdt nahezu aller anatomischen Struk-
turen zurickzufiihren ist. In der Praxis werden daher vielfach noch manuelle Segmen-
tierungsverfahren eingesetzt. Sie sind einfach zu implementieren, leicht zu bedienen,
jedoch sehr zeitintensiv, erfordern ein hohes Mal} an Interaktion und liefern selten re-
produzierbare Ergebnisse. Diese Einschriankungen und zunehmende Anforderungen an
die computergestiitzte Diagnostik filhrten in letzter Zeit zu der Entwicklung unter-
schiedlicher automatischer Segmentierungsmethoden. Dennoch bleibt die vollautomati-

sche Segmentierung medizinischer Bilder bislang auf spezielle Einzelfalle beschrinkt.

Im Allgemeinen sind Segmentierungsalgorithmen zweidimensionale Verfahren. Demzu-
folge wird bei der Segmentierung dreidimensionaler Volumendaten gewohnlich jedes
Schichtbild einzeln betrachtet. Manche Verfahren konnen jedoch auf drei Dimensionen
erweitert werden, oder bertucksichtigen die Segmentierungsergebnisse vorhergehender

Schichten eines Bildstapels bei der Segmentierung des aktuellen Bildes. Die unter-
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schiedlichen Segmentierungsverfahren lassen sich in punkt-, regionen-, textur-, kanten-
und modellbasierte beziehungsweise vollautomatische Verfahren einteilen. Die Grenzen
zwischen den Verfahren sind oft flieBend. In der Praxis werden die Verfahren héufig
kombiniert, um fir die jeweilige Fragestellung ein optimales Ergebnis zu erzielen

[Lehmann et al. 1997].

2.4.2.1 Punktbasierte Verfahren

Punkt- oder auch pixelbasierte Verfahren treffen fir jeden einzelnen Bildpunkt die Ent-
scheidung, ob er einem bestimmten Segment zugerechnet wird oder nicht. Als allein
malgebliches Homogenitéatskriterium wird hierbei lediglich der Grauwert des jeweils
betrachteten Bildpunkts verwendet, ohne dass eine Analyse seiner Umgebung erfolgt.
Diese Verfahren sind leicht berechenbar, sehr schnell und grundsatzlich nicht auf zwei
Dimensionen beschriankt, sondern kénnen auch als dreidimensionale Verfahren bei Vo-
lumendatensitzen eingesetzt werden, erzeugen aber nur selten zusammenhingende
Segmente. Deshalb erfordern punktbasierte Verfahren fast immer eine Nachbearbei-
tung und werden eher als Vorstufe in einem mehrstufigen Segmentierungsprozess ein-
gesetzt. Die gingigsten punktbasierten Verfahren sind die statischen, dynamischen und

adaptiven Schwellwertverfahren [Handels 2000 und Lehmann et al. 2005].

2.4.2.2 Regionenbasierte Verfahren

Regionenbasierte Segmentierungsverfahren dhneln den punktbasierten Verfahren, lie-
fern jedoch immer zusammenhéngende Regionen. Dabei wird fiir jeden Bildpunkt, be-
ziehungsweise eine Menge von Bildpunkten entschieden, ob sie zu einer Region gehéren
oder nicht. Zu diesem Zweck wird zunéchst ein bestimmtes Distanzmal} eingefiihrt, auf
dessen Basis diese Entscheidung getroffen werden kann. Ein Distanzmal} stellt ein
quantifizierbares Kriterium fiir die Ahnlichkeit zweier Regionen dar, beispielsweise der
Abstand der mittleren Grauwerte zweier unterschiedlicher Bildregionen. Nach dem Zu-
sammenfligen zweier Bildpunkte, beziehungsweise zweier Bildpunktmengen, werden
die Distanzmalie zu den verbleibenden Regionen neu berechnet. Die Regionen werden
nun systematisch so miteinander verbunden, dass die Summe aller Distanzmalle einen

moglichst kleinen Wert annimmt. Wie die punktbasierten Verfahren kénnen auch die
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regionenbasierten Methoden als dreidimensionale Segmentierungstechniken bei Volu-

mendatensétzen angewendet werden.

Ein bekanntes regionenbasiertes Verfahren ist das sogenannte Region Growing Verfah-
ren (beziehungsweise Volume Growing im dreidimensionalen Fall). Bei diesem Verfah-
ren werden innerhalb des zu segmentierenden Objektes ein oder mehrere Saatpunkte
ausgewahlt. Von diesen Saatpunkten ausgehend, werden alle benachbarten Punkte, die
ein entsprechendes Distanzkriterium erfiillen, der Saatregion hinzugefuigt. Weitere, in
diesem Kontext stehende Verfahren sind Region Merging, Region Splitting und Scale-
Space Ansiatze [Lehman et al. 1997].

2.4.2.3 Texturbasierte Verfahren

Unter der Textur eines Objektes versteht man seine Oberflicheneigenschaft, wie bei-
spielsweise Kornigkeit, Rauhigkeit, Glattheit und Feinheit. Manche Bildobjekte besit-
zen trotz uneinheitlicher Farb- oder Grauwertverteilung eine einheitliche Textur. Damit
diese Objekte nicht aufgrund ihrer inhomogenen Grauwerte in viele kleine Segmente
zerlegt werden, versuchen texturbasierte Verfahren die Objekte nach ihrer Oberfla-
cheneigenschaft zu segmentieren. Allerdings muss fiir jede gesuchte Textur ein mathe-
matisches Beschreibungsmuster entwickelt werden, was diese Verfahren kompliziert
gestaltet. Diese Verfahren liegen teilweise im Grenzbereich zur Klassifizierung und

werden im Bereich der medizinischen Bildverarbeitung bislang nur selten verwendet.

2.4.2.4 Kantenbasierte Verfahren

Kantenbasierte Segmentierungsverfahren ermitteln die Objekte im Bild durch vorherige
Extraktion ihrer Konturen. Dies geschieht meist durch Detektierung von Teilkanten
und deren Zusammenfassung zu geschlossenen Objektbegrenzungen. Vorraussetzung
hierfiir ist eine Vorverarbeitung des Bildes mit geeigneten Kantendetektoren (Filte-
rung), um die Objektkonturen zu verstirken. AnschlieBend wird entweder mit einem pi-
xelbasierten oder einem linienbasierten Ansatz versucht, einen zusammenhingenden
Bereich zu extrahieren. Bei dem pixelbasierten Ansatz erfolgt dies uber eine passende

Schwellwertbildung unter der Annahme, alle Bildpunkte einer Objektkontur liegen in
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einem engen Grauwertbereich. Probleme treten hierbei vor allem bei unterbrochenen
Konturen auf und wenn mehrere Objekte gleichzeitig segmentiert werden sollen. Bei
dem linienbasierten Ansatz erfolgt die Konturextraktion durch eine von einem Saat-
punkt ausgehende Kantenverfolgung, wobei Annahmen tber den moéglichen Verlauf mit
einfliefen konnen. Diese Methode ist unempfindlich gegeniiber kleinen Léchern in der
Umrandung, Probleme kénnen an Kreuzungspunkten, bei parallelen, bei unterbroche-
nen und bei sich beriithrenden Linien auftreten. Von den zahlreichen Arbeiten zur Kan-
tendetektion sei auf die wichtigen Beitridge von Marr und Hildreth [1980] sowie Canny

[1986] hingewiesen, auf denen viele Kantenverfolgungsalgorithmen basieren.

Ein sehr bekanntes kantenbasiertes Segmentierungsverfahren ist die Wasserscheiden-
transformation [Lehmann et al. 1997 und Vincent und Soille 1991]. Dabei wird der
Grauwert eines Bildpunkts als Erhebung interpretiert, und das so erhaltene Grauwert-
gebirge schrittweise virtuell mit Wasser geflutet. Dadurch bilden sich zunéchst an Stel-
len lokaler Minima kleine Staubecken, die mit steigendem Wasserstand zu immer gro-
Beren Regionen verschmelzen, bis schlieBlich nur noch eine Region vorhanden ist. Vor-
teile der Wasserscheidentransformation sind ihre schnelle Berechnung und die Generie-
rung stets geschlossener Linienzlige. Als Nachteil ist einerseits die hohe Anfélligkeit ge-
geniiber vorhandenem Bildrauschen zu nennen, die zu einer Vielzahl von Pseudowas-
serscheiden fithren kann und anderseits die prinzipielle Neigung zur Ubersegmentie-

rung.

Seit Ende der 1980er Jahre gewann eine Reihe viel versprechender kantenbasierter
Verfahren, die unter den Namen deformierbare Modelle oder Active Contours zusam-
mengefasst werden, bei der Segmentierung medizinischer Bilder sehr an Bedeutung
[Blake und Yuille 1992, Blake und Isard 1998, Kass et al. 1988, McInerney und Terzo-
poulos 1996, Metaxas 1996, Terzopoulos und Fleischer 1988a und Terzopoulos et al.
1988b]. Der Grundgedanke dabei ist, eine anatomische Struktur (Objektkontur) mit Hil-
fe eines geometrischen Modells (deformierbare Kontur) mathematisch zu beschreiben.
Dieses Modell kann man sich als eine elastische Faser vorstellen, die sich aufgrund ein-
wirkender Kriafte auf natiirliche Weise verformt. Durch diese physikalisch motivierte
Modellierung wird die deformierbare Kontur vielen biologischen Strukturen im Hinblick
auf Krimmungs- und Kontinuitdtsmerkmale gerecht. Mathematisch betrachtet ist eine
deformierbare Kontur (Snake) eine zweidimensionale, offene oder geschlossene para-

metrisierte Kurve, deren Form durch physikalische Attribute, wie Spannung und Stei-
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figkeit, bestimmt ist. Die Segmentierung erfolgt dann durch Anpassung dieses Modells
an die im Bild vorhandenen Strukturen, wobei das Modell dabei aufgrund seiner defi-
nierten Eigenschaften auf Form und Geometrie natirlicher Objekte beschrankt ist. Der
stets kontinuierliche Verlauf der Modellkontur macht dieses Verfahren unempfindlich
gegeniiber Konturunterbrechungen. Besonders im Bereich der MRT-basierten Knorpel-
analyse konnte mit Hilfe sogenannter B-Spline Snakes (durch B-Spline-Basisfunktionen
approximierte, zweidimensionale parametrisierte Kurven) eine Vielzahl von Segmentie-
rungsproblemen erfolgreich gelést werden [Leitner und Cliquin 1993, Menet et al. 1990,
Stammberger et al. 1999b, Stammberger 1999¢ und Taine und Herment 1993].

2.4.2.5 Modellbasierte Verfahren

Ahnlich wie bei den deformierbaren Modellen besteht der Ansatz bei der modellbasier-
ten Segmentierung in der Einfithrung von Modellen, die bestimmte anatomische Bild-
strukturen beschreiben konnen. Diese Modelle sollen dann ganz gewisse Strukturen im
Bildmaterial automatisch detektieren. Bei der Generierung der Modelle werden nicht
nur unterschiedliche Formen moéglicher Bildstrukturen beriicksichtigt, sondern auch
raumliche Verhéiltnisse und Grauwert- oder Texturverteillungen. Dabei soll das Modell
so allgemein sein, dass es einerseits jedes plausibles Muster seiner Klasse generieren
kann, anderseits so spezifisch, dass es nur giltige Muster generiert. Bekannte modell-
basierte Verfahren sind die Active Shape Models [Cootes et al. 1994 und 1995] und die
Active Appearance Models [Cootes et al. 1998, Cootes and Taylor 2001 und Edwards et
al. 1998], die bereits erfolgreich bei der Segmentierung des Gelenkknorpels eingesetzt

wurden [Solloway et al. 1996 und 1997].

2.4.2.6 Vollautomatische Segmentierung

Wie bereits erwéihnt, existieren bislang keine automatischen Verfahren, die eine voll-
stdndige Segmentierung eines medizinischen Bildes oder eines Bildvolumens ermogli-
chen. Eine vollautomatische Segmentierung ist prinzipiell nur dann moéglich, wenn das
Segmentierungssystem in der Lage ist, das Bild zu verstehen, um es dann in Bedeutung
tragende (semantische) Einheiten zerlegen zu koénnen. Dafiir reicht das Vorhandensein

der Bildinformation alleine nicht aus. Fir das Erkennen der Bildstrukturen ist immer
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ein entsprechendes Vorwissen (a priori Wissen) notig: So gelingt die manuelle Segmen-
tierung medizinischer Bilder nur mir Hilfe von gewissen anatomischen Kenntnissen des
Benutzers. Die vollautomatische Segmentierung medizinischer Bilder wird somit auf je-
ne Fragestellungen beschrinkt bleiben, bei denen hinreichendes a priori Wissen in das

Segmentierungssystem integriert werden kann.

2.4.3 Rekonstruktion und Visualisierung

Nach dem Segmentierungsprozess liegt fur jedes Grauwertbild ein entsprechendes Bi-
nérbild vor, welches die gesuchten Segmente kennzeichnet. Entsprechend den Modalita-
ten der Grauwertbilder sind auch die Biné&rbilder prinzipiell zweidimensional. Dreidi-
mensionale Strukturen lassen sich erst durch die Kombination einzelner Schichtbilder
im Rechner generieren. Diese dreidimensionale Rekonstruktion von Objekten aus
Schichtbildern ist ein grundlegender Schritt fir die morphologische und quantitative
Objektanalyse sowie fiir die Objektdarstellung. Damit bildet sie die Grundlage fiir die
Beschreibung geometrischer Eigenschaften, wie Objektflichengrofie, Objektdicke und
Objektvolumen, ermdéglicht aber auch die quantitative Analyse rdumlicher Beziehungen
unterschielicher Objekte zueinander. Ferner ist die Rekonstruktion unerléasslich fir eine
ortsaufgeloste Visualisierung von Objekteigenschaften, wie beispielsweise die Vertei-
lung der Knorpeldicke tiber die komplette Knorpelplatte im Kniegelenk (thickness maps)

und die Bereitstellung von Informationen fiir die computergestutzte Therapieplanung.

Fiur die dreidimensionale Rekonstruktion von Objekten aus Schichtbildern existieren
verschiedene Verfahren. Grundprinzip ist dabei die Uberfithrung der Segmentierungsin-
formation aus den Schichtbildern in eine explizite geometrische Beschreibung. In der
Regel wird das Objekt als polygonale Oberfliche dargestellt, die durch eine Vielzahl von
Dreiecken beschrieben wird (Triangulierung). Zu den wichtigsten Triangulierungs-

Verfahren zédhlen der Marching Cubes Algorithmus und die Delaunay-Triangulierung.
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2.4.3.1 Marching Cubes

Der Marching Cubes Algorithmus [Lorensen und Cline 1987] erzeugt aus Grauwertvo-
lumina automatisch polygonale Oberflachenmodelle. Dabei erfordert der Algorithmus
im Allgemeinen keine vorhergehende Segmentierung, da er zunichst tber einen vorher
festzulegenden Grenzwert sogenannte Isofldchen bildet, die dann in eine Dreiecksbe-
schreibung tberfiihrt werden. Die mit dem Marching Cubes Algorithmus generierten
Oberflaichenmodelle stellen eine gute Anndherung an die tatsédchliche Objektoberflache
dar. Weitere Vorteile dieser Methode sind die hohe Geschwindigkeit und die Unabhén-
gigkeit des Verfahrens von der Form des darzustellenden Objekts. Als groter Nachteil
ist die Abhéngigkeit des Resultats von dem definierten Grenzwert zu nennen. Dadurch
generiert der Marching Cubes Algorithmus nur Oberflachen, die auf dem Ergebnis einer
implizierten Schwellwertsegmentierung basieren. Schwellwertverfahren liefern jedoch
nur in Einzelfillen zufriedenstellende Segmentierungsergebnisse. Weitere Nachteile
sind die Erzeugung von Artefakten im Sinne von Oberflichendefekten bei anisotropen
Datensitzen und die Tatsache, dass die resultierende Polygonbeschreibung des Mar-
ching Cubes Verfahren stets ein geschlossenes dreidimensionales Volumen darstellt.
Einzelne Oberflichen (beispielsweise Gelenk- oder Kontaktflachen) lassen sich nicht er-

zeugen.

2.4.3.2 Delaunay-Triangulierung

Die Delaunay-Triangulierung ist ein in der Computergrafik gebraduchliches Verfahren,
um aus einer beliebigen Punktmenge ein Dreiecknetz zu erstellen [Boissonnat 1984,
Chew 1989 und Fang und Piegl 1994]. Sie ist die duale geometrische Darstellung des
Voronoi-Diagramms [Amenta und Bern 1998]. Grundlage der Delaunay-Triangulierung
ist die Umkreisbildung, wonach die Punkte eines Dreiecks auf einem Kreis liegen miis-
sen und dieser Umkreis keine weiteren Punkte der Punktmenge enthalten darf. Im
dreidimensionalen Fall wird statt der Umkreisbedingung eine Umkugelbedingung ver-
wendet. Dieser Algorithmus ist v6llig unabhéngig vom dem zu rekonstruierenden Ob-
jekt und damit sehr universell einsetzbar. Wie der Marching Cubes Algorithmus erzeugt
die Delaunay-Triangulierung immer geschlossene Hiillen und erlaubt damit ebenfalls
keine Rekonstruktion einzelner Oberflachen. Dariiber hinaus ist dieses Verfahren sehr

rechenintensiv, da es in jedem Fall von einer ungeordneten Punktwolke ausgeht.
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2.4.3.3 Visualisierung

Ziel der Visualisierung in der Medizin ist die dreidimensionale Darstellung ausgewahl-
ter anatomischer Strukturen aus frei wéahlbaren Betrachterpositionen. Entscheidend
dabei ist eine moglichst genaue geometrische Repréisentation der Daten, wobei dreidi-
mensionale Beschreibungen auf eine zweidimensionale Fliche (Bildebene) abgebildet
werden. Grundsitzlich wird bei den Visualisierungsverfahren in der Medizin zwischen

volumenorientierten, oberflichenorientierten und hybriden Verfahren unterschieden.

Volumenorientierte Visualisierungsverfahren werden verwendet, um die vollstidndige
Grauwertinformation eines Datenvolumens darzustellen (Volume Rendering). Ublicher-
weise werden bei diesem Verfahren isotrope Datenvolumina verwendet. Jedem Voxel
werden zunéchst mit Hilfe von Lookup-Tabellen Eigenschaften wie Transparenz und
Helligkeit zugeordnet. AnschlieBend miissen die Werte sdmtlicher Voxel, die auf einem
Projektionsstrahl liegen, auf entsprechende Pixelwerte in der Bildebene umgerechnet
werden. Haufig wird dabei die Maximum Intensity Projection (MIP) angewendet, ein
Verfahren, bei dem nur das Voxel, beziehungsweise die Voxel mit der héchsten Signalin-
tensitat auf dem Projektionsstrahl berticksichtigt werden. Da beim Volume Rendering
das gesamte Datenvolumen analysiert werden muss, ergeben sich entsprechend hohe
Anforderungen an das verwendete Rechnersystem — besonders dann, wenn die Darstel-
lung in Echtzeit erfolgen soll. Echtzeit bedeutet in diesem Fall die Berechnung von min-
destens 10 Bildern pro Sekunde, um eine fliissige Darstellung der gewiinschten Struk-

turen zu ermoglichen.

Oberflachenorientierte Visualisierungsverfahren setzten eine Segmentierung und eine
anschlieBende geometrische Beschreibung beziehungsweise Rekonstruktion der darzu-
stellenden Objekte voraus. Die Objekte werden dabei durch eine Menge von Polygonen
beschrieben. Fur die Darstellung dieser polygonalen Oberfliachen (Surface Rendering)
existieren spezielle Algorithmen [Neider et al. 1994], die neben einer Objektmanipulati-
on (Skalierung, Rotation, Translation) in Echtzeit auch Objektattribute wie Farbe,
Schattierung, Reflexion, Textur und Transparenz erlauben. Vorteil der oberflachen-
orientierten Visualisierungsverfahren gegeniiber den volumenorientierten Verfahren ist
die sehr hohe Darstellungsgeschwindigkeit. Aktuelle Graphik-Prozessoren erreichen ei-

ne Darstellungsleistung von mehreren Millionen Polygonen pro Sekunde.
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Als hybride Visualisierung bezeichnet man die gleichzeitige Darstellung von Grauwert-
volumen und Objektoberflachen. Durch die hybride Visualisierung kann der Vorteil der
Genauigkeit volumenorientierter Verfahren mit dem Vorteil der hohen Geschwindigkeit
oberflachenorientierter Verfahren kombiniert werden. Sie eignet sich fiir die simultane
Visualisierung von morphologischer und funktionaler Information: So ldsst sich bei-
spielsweise die durch PET-Bildgebung gewonnene funktionelle Information als farbiges
Oberflaichenmodell zusammen mit der 6rtlich hochaufgelosten Morphologie eines CT-

Volumendatensatzes des gleichen Korper-Areals simultan darstellen.



Kapitel 3

Material und Methode

Dieses Kapitel beschreibt zunédchst die Generierung, die Beschaffenheit und die Vorver-
arbeitung der MRT-Bilddatensétze. AnschlieBend werden die Verfahren beschrieben,
mit denen sich basierend auf diesen Daten, biomechanische Groflen im Kniegelenk
quantitativ bestimmen lassen. Durch die Einfithrung von lokalen Koordinatensystemen
und anatomischen Referenzpunkten kénnen Relativbewegungen anatomischer Struktu-
ren wihrend der Knieflexion quantitativ beschrieben werden. Dariiber hinaus wird eine
neue Methode zur Bestimmung und Auswertung von femoro-tibialen und femoro-

patellaren Kontaktflichen im Kniegelenk vorgestellt.

3.1 Bilddaten

3.1.1 Bildgebung

Die Bildgebung erfolgte in einem offenen MRT-System (Magnetom Concerto, Siemens,
Erlangen). Die Feldstarke dieses Geréates betrug 0,2 Tesla (T), die Gradientenfeldstiarke
bis zu 20 mT/m. Die Aufnahmen erfolgten mit Hilfe einer Extremitédtenspule in seitli-
cher Position. Verwendet wurde eine 3D-Gradientenecho-Sequenz (Repetitionszeit
TR = 18 ms, Echozeit TE =5 ms, Flipwinkel FA = 30° und Field of View FOV =
220 mm x 220 mm). Die Auflosung betrug 0,860 mm x 0,860 mm, bei einer Schichtdi-
cke von 1,875 mm. Die resultierende digitale Bildmatrix umfasste 256 Pixel x 256 Pixel.

Die Untersuchungszeit fir ein Kniegelenk betrug 4 Minuten und 26 Sekunden.

35
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MAGNETI

Abbildung 3.1: Bildgebung im offenen Magnetresonanztomographen. Der Proband ist seitlich
gelagert, die Position und der Flexionswinkel (0°, 30° und 90°) des Kniegelenks werden durch
eine Positionierungsschiene fixiert und kontrolliert. Das mit einem Gurt am Unterschenkel be-
festigte Seil dient zur Generierung einer Zugkraft in flektierender Richtung. Dadurch lassen
sich neben Aufnahmen ohne Muskelaktivitdt auch Aufnahmen des Kniegelenks wihrend ex-

tendierender Muskelaktivitét erzeugen.

Untersucht wurden Kniegelenke von 18 gesunden Freiwilligen (Alter: 28,3 + 4,8 Jahre)
und 10 Patienten mit schwerer Gonarthrose (Alter: 70,9 + 7,1 Jahre). Die gesunden Pro-
banden waren schmerzfrei, ohne Achsenfehlstellung und ohne Erkrankungen am Knie-
gelenk. Der Arthrosegrad der Patienten wurde durch eine Rontgen-Ganzbeinaufnahme
bestimmt und entsprechend der Skala nach Kellgren und Lawrence als schwer (Grad 4)
eingestuft [Kellgren und Lawrence 1957]. Die Kniegelenke wurden jeweils in drei unter-
schiedlichen Flexionsstellungen (0°, 30° und 90°), ohne und mit Muskelaktivitiat unter-
sucht. Um Bewegungsartefakte zu vermeiden und die jeweilige Flexionsstellung zu kon-
trollieren, wurde das Knie wahrend der Aufnahme durch eine spezielle Positionierungs-
hilfe in Position gehalten. Die Positionierungshilfe hatte weder Einfluss auf die MRT-
Bildgebung noch auf das femoro-tibiale Translations- und Rotationsverhalten. Um den
Einfluss der Muskelaktivitidt auf die Kniegelenksbewegung untersuchen zu kénnen,
konnte wihrend der Bildgebung eine Kraft auf das distale Ende des Unterschenkels

ausgeiibt werden. Dies erfolgte iiber ein am Unterschenkel fixiertes und uber eine Um-
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lenkrolle gefithrtes Seil, an dem eine Masse von 3 kg befestigt war, so dass auf den Un-
terschenkel eine Kraft von 30 Newton in flektierender Richtung ausgeiibt wurde. Der
Abstand zwischen dem Ansatzpunkt des Seiles und dem Gelenkspalt betrug ungefihr
35 em. Dadurch ergab sich ein Drehmoment von circa 10 Nm. Die Zugrichtung verlief im
rechten Winkel zum Unterschenkel in der sagittalen Ebene, so dass durch den Ver-

suchsaufbau eine extendierende Muskelkraft generiert werden konnte (Abbildung 3.1).

Insgesamt wurden 168 sagittale MRT-Volumendatensidtze des Kniegelenks akquiriert
(18 Probanden und 10 Patienten x 3 Flexionsstellungen x 2 Muskelaktivitdten). Abbil-
dung 3.2 zeigt exemplarisch ein zweidimensionales Schichtbild eines Volumendatensat-

zes bel 90° Flexion.

Abbildung 3.2: Sagittales Schichtbild eines dreidimensionalen MRT-Volumendatensatzes des
Kniegelenks bei 90° Flexion.

Zur Bestimmung der Intra-Untersucher-Reproduzierbarkeit der entwickelten Methoden
wurden zusétzlich bei einem gesunden Probanden sechs Aufnahmen des linken Kniege-
lenks bei gleicher Kniegelenksstellung (30° Knieflexion) erzeugt und die sechs Daten-

sdtze von einem Untersucher segmentiert.
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3.1.2 Bildvorverarbeitung

Zur Bestimmung der femoro-tibialen Translation und Rotation und der Patellakinema-
tik miissen Femur, Tibia und Patella segmentiert werden. Die Segmentierung erfolgte
dabei schichtweise. Verwendet wurde ein Region Growing Algorithmus, bei dem manu-

ell die Bereichsgrenzen eingeschrinkt werden konnten.

Fir die folgenden Betrachtungen wird sdmtlichen 3D-Datensitzen ein einheitliches, or-
thogonales kartesisches Koordinatensystem zugeordnet. Abszisse und Ordinate (x- und
y-Achse) des Koordinatensystems werden der Bildebene (sagittal-Ebene) zugeordnet, die
z-Koordinate lduft mit der Anzahl der Schichtbilder. Bei Datensétzen von rechten Knie-
gelenken verlauft die z-Koordinate von lateral nach medial, bei Datensitzen von linken
Kniengelenken entsprechend von medial nach lateral. Der Ursprung des Koordinaten-

systems liegt dabei stets ventral und auf der Hohe der Tibia (Abbildung 3.3).

Abbildung 3.3: Einheitliches Koordinatensystem fiir die dreidimensionalen MRT-Volumenda-
tensitze. Abgebildet ist ein rechtes Kniegelenk. Die x- und y-Achse werden der sagittalen Ebene
zugeordnet, die z-Achse liegt in der transversalen Ebene und verlduft bei einem rechten Knie
von lateral nach medial, bei einem linken von medial nach lateral. Der Ursprung des Koordina-

tensystems liegt stets ventral.
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Die segmentierten Datensidtze wurden anschlieend entsprechend der Auflésung in der

Bildebene und dem Schichtabstand interpoliert.

3.2 Quantitative Bestimmung der femoro-tibialen

Translation und Rotation im Kniegelenk

Dieser Abschnitt befasst sich mit den entwickelten Bildverarbeitungsmethoden zur Ana-
lyse der Bewegung des Femur relativ zur Tibia im Kniegelenk auf der Basis der akqui-

rierten MRT-Bilddaten.

Das entwickelte Verfahren zur quantitativen Bestimmung biomechanischer, femoro-
tibialer Bewegungen im Kniegelenk basiert auf der Auswertung der rdumlichen Positio-
nen segmentierter Femura und Tibiae in unterschiedlichen Gelenkstellungen. Mit der
Einfilhrung eines auf das Tibiaplateau bezogenen Koordinatensystems wird das Tibia-
plateau als Bezugssystem gewihlt. Dieses Koordinatensystem ist unabhéngig von der
urspriinglichen Lage der Tibia im Tomographen. Die Bewegung des Femur wird in die-
sem Koordinatensystem ausgedriickt und durch eine spezifische, epikondyldre Achse
beschrieben, die durch den medialen und lateralen Femurkondylus definiert wird. Dies
erméglicht neben einer quantitativen Bestimmung der Translation des Femur auch eine
Quantifizierung der Rotation der Femurkondylen relativ zur Tibia. Dartiber hinaus er-
laubt die dreidimensionale Rekonstruktion mit anschlieBender Visualisierung der ana-

tomischen Strukturen auch einen qualitativen Zugang zur femoro-tibialen Bewegung.

Die Berechnungen der Tibiaplateau-basierten Koordinatensysteme erfolgt vollautoma-
tisch, die Bestimmung der epikondyldren Achsen der Femura benétigt eine kurze Inter-
aktion des Benutzers, mit dem Vorteil, dass sich dadurch die Rechenzeit um mehrere

GrofBenordnungen verringert.
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3.2.1 Tibiaplateau-basiertes Koordinatensystem

Grundlegend fir die Bestimmung femoro-tibialer Bewegungen ist die Wahl eines geeig-
neten Referenzsystems. Auf Grund seiner tiberwiegend ebenen Beschaffenheit erscheint
das Plateau der tibialen Gelenkflidche fiir diesen Zweck gut geeignet. Unter diesem Re-
ferenzsystem wird im Folgenden ein lokales, auf dem Tibiaplateau basierendes, kartesi-
sches Koordinatensystems verstanden. Relativbewegungen zwischen der Tibia und an-
deren anatomischen Strukturen lassen sich nach einer Koordinatentransformation in
diesem Referenzsystem ausdriicken. Folgende Anforderungen werden an das Koordina-

tensystem gestellt:

» Die Bestimmung des Koordinatensystems soll unabhéingig von der Lage der segmen-
tierten Struktur im Bilddatensatz und damit unabhéngig von der urspriinglichen

Ausrichtung der Tibia im MR-Tomographen sein.

» Das berechnete Koordinatensystem soll eine moglichst hohe Reproduzierbarkeit

aufweisen.

» Die Berechnung sollte automatisch, beziehungsweise mit moglichst wenig Inter-

aktion durch den Benutzer erfolgen.

Eine elegante Methode, mit der sich diese Forderungen erfiillen lassen, ist die soge-
nannte Hauptachsentransformation. Dieses Verfahren zerlegt ein Objekt in seine Sym-
metrieachsen (Hauptachsen), die ein objektspezifisches Koordinatensystem bilden. Der
Ursprung dieses Koordinatensystems fallt mit dem geometrischen Schwerpunkt des

Objekts zusammen.

Hauptachsentransformation

Ganz allgemein ist die Hauptachsentransformation folgendermaBlen definiert [Meyberg

und Vachenauer 1990]:
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Zu jeder reellen, symmetrischen n xn-Matrix A gibt es wenigstens ein Hauptachsensys-
tem. Zunéchst wird zu jedem der verschiedenen Eigenwerte A, von A eine Orthonor-
malbasis (b(li),bg),...,b(ki_>) von (A-AE)x=0, 1=<i=<r bestimmt (E ist die Einheitsma-

trix). Diese Teilbasen, in angegebener Reihenfolge zusammengesetzt, ergeben das

Hauptachsensystem
2 2 r r
B=(b",...b) b, bbb, (3.1)
fir das
B"AB=Diag(A,..., AL Ay s Agsee s Ay, M)
ky—-mal ky—mal k.-mal
gilt.

Fur den hier betrachteten dreidimensionalen Fall wird folgendermallen vorgegangen:

Das segmentierte Tibiaplateau kann als ein aus N Massepunkten x; = (xi,yi,zi)T der
Masse % bestehender starrer Koérper beschrieben werden. Der geometrische Schwer-

punkt s des Korpers berechnet sich zu
1 N
S=N2i=lxi. (3.3)

s entspricht dem geometrischen Schwerpunkt des Tibiaplateaus und bildet den Utr-

sprung des Tibiaplateau-basierten Koordinatensystems.

Der sogenannte Tragheitstensor T des Tibiaplateaus hat die Form:
2

Exi _Exiyi _Exizi

T=% —Exiyi 23’;2 _Eyizi . (3.4)

1
2
_Exizi _Eyizi EZ
i i i
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Dieser Tensor zweiter Stufe ist reell und symmetrisch. Bis auf die (negativen) Vorzei-
chen der Nicht-Diagonalelemente kann er auch als mittelwertfreie Kovarianzmatrix der
Verteilung einer dreidimensionalen Zufallsgr6Be interpretiert werden. Die Diagonal-
elemente entsprechen den Varianzen der Verteilung entlang der drei Achsen (x-, y-, und

z-Achse).

Koordinatenwechsel

Der Wechsel von einem kartesischen Koordinatensystem x in ein anderes affines Koor-
dinatensystem x' wird mit Hilfe einer Abbildungsmatrix S= (s, sy, S;) € IR*’ vollzo-

gen:

x' =S1.x. (3.5)

Dabei sind x' die Koordinaten des Punkts x beziiglich der neuen Koordinatenachsen si,

s2 und ss.

Ahnlichkeitstransformation

Bei einem solchen Koordinatenwechsel geht der Tréigheitstensor durch eine sogenannte
Ahnlichkeitstransformation iiber in T'=S"'-T-S. Der entscheidende Punkt bei der
Hauptachsentransformation ist nun die spezielle Wahl der Abbildungsmatrix S, ndm-
lich als Matrix der Eigenvektoren des Tensors T. Da es sich bei dem Trégheitstensor T
um eine reelle und symmetrische Matrix handelt, besitzt T orthogonale Eigenvektoren

s; zu den reellen Eigenwerten A,, die durch die Eigenwertgleichung

T's,=A-s, =123 (3.6)

definiert sind. Das durch die Eigenvektoren von T definierte Koordinatensystem
S = (s;, Sy, S3) bezeichnet man als Hauptachsensystem und die zugehérige Ahnlichkeits-
transformation des Tensors T in dieses Koordinatensystem als Hauptachsentransforma-

tion. Aufgrund der Orthogonalitidt gilt nach der Normalisierung der Eigenvektoren
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ST.S-E (E ist die Einheitsmatrix), d. h. S™' = S”. Wenn man zusitzlich aus den Ei-
genvektoren ein rechthandiges Koordinatensystem konstruiert, d. h. detS =1 fordert,
handelt es sich bei der Hauptachsentransformation um eine Drehung im Raum. Die
grofle Bedeutung des Hauptachsensystems liegt nun darin, dass in diesem speziellen

Koordinatensystem S der Tensor T die einfache Diagonalform

>
R
o O

T=-S"-T-S-

O

(3.7

o O
(en)
>
w

annimmt, d. h. alle Nicht-Diagonalelemente verschwinden im Hauptachsensystem und
die Diagonalelemente sind die Eigenwerte von T, die sich im Hauptachsensystem x'

wie folgt berechnen:

1 Qe 1 Qs 1 Qe
AM=—Dx", Ag=— “und Ay =— > 2. 3.8
1 NE 2 Nzy 3 Ngl (3.8)

Bei mechanischer Interpretation sind dies die Tragheitsmomente des Koérpers bei Rota-
tion um die entsprechende Hauptachse. Aus statistischer Sichtweise geben die Eigen-
werte das Quadrat der Streuung der Verteilung der Punkte entlang der Hauptachsen

an.

Eindeutigkeit

Zwar lasst sich aus den Hauptachsen ein rechtshéndiges, orthogonales Koordinatensys-
tem aufspannen. Da aber die Vorzeichen der Eigenvektoren durch die Eigenwertglei-
chung (3.6) nicht vorgegeben werden (sowohl s; als auch -s; sind Eigenvektoren zum
selben Eigenwert A;), gibt es vier gleichwertige Moglichkeiten fiir die Konstruktion des
Hauptachsensystems. Um ein eindeutiges Koordinatensystem zu erhalten, werden die
Vorzeichen der drei Eigenvektoren entsprechend den Richtungen der x-, y- und z-Achse

des entsprechenden 3D-Datensatzes angepasst (Abbildung 3.4).
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Abbildung 3.4: Tibiaplateau-basiertes Koordinatensystem. Der Ursprung des Koordinatensys-
tems entspricht dem geometrischen Schwerpunkt, die drei Koordinatenachsen entsprechen den
drei Eigenvektoren des Tibiaplateaus. Die Richtungen der Koordinatenachsen orientieren sich

an dem fiir die MRT-Volumendatenséitze eingefiihrten Koordinatensystem (vgl. Abbildung 3.3).

3.2.2 Epikondylare Achse

Um die Position des Femur relativ zur Tibia quantifizieren zu koénnen, werden fur das
Femur Referenzpunkte benétigt. Zur alleinigen Beschreibung der Translation des Fe-
mur gegenlUber der Tibia wéire bereits ein einziger femoraler Referenzpunkt ausrei-
chend. Da aber auch die Rotation des Femur relativ zur Tibia quantifiziert werden soll,
wird fur das Femur eine Rotationsachse (epikondylare Achse) bestimmt. Folgende An-

forderungen werden an den Algorithmus zur Bestimmung dieser Achse gestellt:

» Die Rotationsachse soll unabhéngig von der Gelenkstellung sein.

» Der Algorithmus soll robust gegeniiber Segmentierungsfehlern sein, d. h. eine hohe

Reproduzierbarkeit aufweisen.
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» Der Algorithmus soll im Optimum konvergieren, d. h. die gefunden Losung soll auch

die beste sein.

Um diese Forderungen zu erfillen, wird folgender Ansatz gewihlt: Die dorsalen Anteile
des medialen und lateralen Femurkondylus sind — in guter Ndherung — zylindrisch ge-
formt (was unter funktionellen Uberlegungen durchaus plausibel erscheint). Die Idee ist
jetzt, fur den dorsalen Anteil des medialen und lateralen Femurkondylus jeweils eine
Halbzylinderoberflache zu finden, die sich durch ihre geometrische Beschaffenheit (Ra-
dius, Lange und rdumliche Ausrichtung) optimal an den jeweiligen Kondylus anpasst.
Denkt man sich die Halbzylinderoberflachen virtuell zu Vollzylinder erginzt, so bilden
die (geometrischen) Mittelpunkte dieser (Voll-)Zylinder den medialen beziehungsweise
lateralen Referenzpunkt des Femur. Die gesuchte Rotationsachse entsteht schlieBlich

durch die Verbindung dieses medialen und lateralen Referenzpunkts.

Implementierung

Ein Brute-Force-Ansatz, eine Losungsmethode bei der alle (oder zumindest ein erhebli-
chen Teil der in Frage kommenden) Varianten (hier: Halbzylinderoberflachen) erzeugt
werden, ldsst sich zwar leicht implementieren, scheitert aber an der langen, durch die
GroBe des Suchraumes bedingten Rechenzeit. Deswegen wird ein halbautomatischer
Ansatz gewihlt, der eine kurze interaktive Eingabe des Benutzers erfordert, dadurch in
der Ausfiihrung jedoch um gut drei Zehnerpotenzen schneller arbeitet als der Brute-

Force-Ansatz.

Die bei der Datenakquirierung verwendete Positionierungsschiene erlaubt eine sehr gu-
te Ausrichtung des Oberschenkels im MRT-Scanner und ermdglicht damit eine exakt
sagittale Schichtfiithrung (Die Reihenfolge der Schichtbilder verlduft also in medio-
lateraler Richtung). Aus diesem Grund werden nur solche Halbzylinderoberflichen zur
Suche verwendet, deren Langsachse senkrecht auf der Schnittbildebene steht. Damit
lasst sich die Suche nach zwei optimal an die dorsalen Anteile der Femurkondylen an-
gepasste Halbzylinderoberflichen auf die Suche nach zwei entsprechenden Halbkreisen

reduzieren. Dabei wird folgendermalien verfahren:
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In dem segmentierten und interpolierten, dreidimensionalen Bindrdatensatz mit dem
entsprechenden Femur werden diejenigen Schichten bestimmt, die eine Segmentierung
enthalten, d. h. Schichten ohne Segmentierungsinformation werden verworfen. Der ver-
bleibende Schichtbildstapel wird in einen medialen, einen lateralen und in einen inter-
kondylaren Bereich aufgeteilt. Der interkondylédre Bereich, der der Regio intercondylaris
entspricht, besteht aus den mittleren 30 % des Bildstapels mit Segmentierungsinforma-
tion. Die 30 % fiir den interkondyldren Bereich entsprechen dem in der Literatur ange-
gebenen notch width index [Motohashi 2004]. Fiur den medialen und lateralen Anteil

werden demnach die jeweils duBeren 35 % der Schichtbilder verwendet.

Die Berechnung des entsprechenden Halbkreises wird hier fir den medialen Datensatz
beschrieben, sie erfolgt fur den lateralen Datensatz analog. In jedem Schichtbild wird
zunédchst die Kontur des segmentierten Bereichs bestimmt. Dazu wird jedes Binarbild
des Bildstapels mit einer Strukturmatrix S; =(010, 111, 01 0)" erodiert und das Er-
gebnis von der urspriinglichen Segmentierung binir subtrahiert. Die Konturbilder wer-
den aufsummiert und das Ergebnis dargestellt (Abbildung 3.5). Nach interaktiver Mar-
kierung eines Startpunkts und eines Radius durch den Benutzer erfolgt die automati-
sche Berechnung jenes Halbkreises, der die Kontur im Summationsbild am besten ap-

proximiert.

Abbildung 3.5: Mediales Summenbild der Konturen eines segmentierten Femur und Markie-

rung des Startpunkts und -radius’ fiir die Halbzylinderbestimmung.
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Dafir wird fiir das Summationsbild mit Hilfe der Euklidischen Distanztransformation
eine Distanzkarte berechnet, in der die (Euklidischen) Abstédnde zur Kontur gespeichert
werden. Durch systematische Variation des eingegebenen Startpunkts und des Radius
wird nun der Halbkreis bestimmt, der den minimalen Abstand zum Summationsbild
aufweist. Die Abstandsberechnung erfolgt durch das Auslesen und Aufsummieren der
Abstandswerte aus der Distanzkarte entlang der berechneten Kreislinie, wobei die Ab-
standswerte bilinear interpoliert werden. Ist der Halbkreis mit minimalem Abstand
zum Summationsbild gefunden, wird aus dem Radius, den Koordinaten des Mittel-
punkts und der Lage des gefundenen Halbkreises die entsprechende Halbzylinderober-
flache konstruiert. Als Bezugspunkt fiir den medialen Femurkondylus wird der Mittel-
punkt des zu dieser Halbzylinderoberfliche gehérenden Zylinders definiert. Der Be-
zugspunkt fir den lateralen Kondylus wird anschlieBend auf die gleiche Art und Weise
bestimmt. Die epikondyldre Achse ergibt sich danach durch Verbinden beider Bezugs-
punkte (Abbildung 3.6).

Auf diese Weise lasst sich fiir jedes Femur, unabhéngig von der jeweiligen Gelenkstel-
lung, eine epikondyldre Achse bestimmen. Schliellich werden die Koordinaten des me-
dialen und lateralen Bezugspunkts nach Gleichung 3.5 in das Tibiaplateau-basierte Ko-

ordinatensystem transformiert (Abbildung 3.7).

Fur die klinische Studie wurde aus allen Probanden- und Patientendatensitzen fir jede
einzelne Gelenkstellung (0°, 30° und 90°), jeweils ohne und mit Muskelaktivitit, die Po-
sition des medialen und lateralen Kondylus sowie des Femurzentrums relativ zum Ti-
biaplateau berechnet. Der Einfluss der Gelenkstellung wurde innerhalb der gesunden
Gruppe durch den Vergleich der Werte einer Gelenkstellung mit den Werten aller ande-
ren Gelenkstellungen bestimmt. Dabei wurde ein ¢-Test fir verbundene Stichproben
verwendet. Der Einfluss der Muskelaktivitit wurde ebenfalls innerhalb der gesunden
Gruppe durch den Vergleich der Werte ohne und mit Muskelaktivitiat in jeweils einer
Gelenkstellung bestimmt. Auch hier wurde ein ¢-Test fiir verbundene Stichproben ver-
wendet. Der Vergleich der Werte der Patientengruppe mit denen der gesunden Gruppe

erfolgte indessen mit einem ¢-Test fiir unverbundene Stichproben.
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Abbildung 3.6: Epikondyldre Achse fur das Femur. Sie ist die Verbindung der Mittelpunkte
zweler Halbzylinder, deren Oberflichen den geringsten Abstand zu den beiden Kondylen besit-

zen.
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Abbildung 3.7: Epikondylare Achse des Femur, transformiert in das Tibiaplateau-basierte Ko-

ordinatensystem und projiziert in die Ebene des Tibiaplateaus.
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3.3 Quantitative Bestimmung der Patellakinematik im

Kniegelenk

Dieser Abschnitt beschreibt die entwickelten Verfahren zur Analyse der Kinematik der
Patella bei unterschiedlichen Flexionsstellungen des Kniegelenks. Die entwickelten Ver-
fahren erlauben eine quantitative Beschreibung der Patellabewegung relativ zu femo-
ralen und tibialen Referenzpunkten. Im Gegensatz zu der im letzten Abschnitt be-
schriebenen Methode fiir die Berechnung der femoro-tibialen Translation und Rotation,
erfolgen die Kinematikberechnungen vollautomatisch. Die Grundlage hierfir bildet ein

Patella-basiertes Koordinatensystem.

3.3.1 Patella-basiertes Koordinatensystem

Ahnlich wie bei der Bestimmung des Tibiaplateau-basierten Koordinatesystems, erge-
ben sich auch bei der Berechnung des Patella-basierten Koordinatensystems entspre-
chende Anforderungen an den Algorithmus: Das berechnete Koordinatensystem soll un-
abhingig von der Knieflexion und damit unabhéngig von der Lage der Patella im MRT-
Datensatz sein, eine hohe Reproduzierbarkeit aufweisen und schliefflich vollautoma-
tisch, d. h. ohne Benutzerinteraktion ablaufen. Grundlage fiir die Berechnung dieses
Koordinatensystems ist auch hier die Hauptachsentransformation (vgl. Abschnitt 3.2.1).
Im Gegensatz zum Tibiaplateau weist die Patella aufgrund ihrer Anatomie in sagittaler
und transversaler Schnittebene eine dhnliche raumliche Beschaffenheit auf. Aus diesem
Grund wire eine Hauptachsenzerlegung der gesamten Patella nicht eindeutig und dem-
zufolge das darauf basierende Koordinatensystem nicht reproduzierbar. Deshalb erfolgt
die Bestimmung des Koordinatensystems mittels Eigenwertzerlegung der segmentierten
Patella in sagittalen und transversalen Schichtbildern. Dadurch wird sichergestellt,
dass die erste Hauptachse (Koordinatenachse) stets in der sagittalen Schnittebene zu
liegen kommt. Die zweite Koordinatenachse verlduft medio-lateral und steht auf der
ersten Koordinatenachse senkrecht. Fiir die dritte Koordinatenachse ergibt sich, unter
der Bedingung ein rechtshindiges, orthogonales Koordinatensystem aufzuspannen, eine

eindeutige Losung. Den Ursprung dieses Koordinatensystems bildet der geometrische
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Schwerpunkt der segmentierten Patella (vgl. Gleichung 3.3). Die einzelnen Achsen des

Patella-basierten Koordinatensystems werden folgendermallen berechnet:

Jedes sagittale Schnittbild des interpolierten Bindrdatensatzes der Patella wird mit Hil-
fe der Hauptachsentransformation in ihre Eigenvektoren zerlegt. Der erste Eigenvektor
jeder Schicht korrespondiert mit der grundséatzlichen rdumlichen Ausrichtung der Pa-
tella an dieser Stelle. Die erste Koordinatenachse s= (81,82,83)T ergibt sich nun durch
eine gewichtete Vektoraddition der jeweiligen ersten Eigenvektoren in jeder Schicht,
wobeil die Eigenvektoren mit der Anzahl der segmentierten Bildpunkte der entspre-
chenden Schicht gewichtet werden. Dadurch erhalten sagittale Schnittbilder mit gerin-
ger Segmentierungsinformation automatisch weniger Einfluss auf die Richtung der ers-
ten Koordinatenachse. Fiir die Berechnung der zweiten Koordinatenachse t= (tl,tz,t3)T
wird zunéchst genauso verfahren wie fiir die Berechnung von s, allerdings in der zu s
senkrecht stehenden, transversalen Schnittebene, woraus sich der gewichtete Summen-
vektor t' ergibt. Die gesuchte zweite Koordinatenachse t ist dann diejenige Achse, die
senkrecht auf s steht und die gleiche Richtungskomponente in der transversalen
Schnittebene wie t' aufweilit. Das bedeutet, t muss in der Ebene liegen, die durch fol-

genden Normalenvektor ny, eindeutig definiert ist (Abbildung 3.8):

ng =|1[xt". (3.9

Daraus folgt, dass t senkrecht auf s und ng, stehen muss:

t=SXnEt1. (8.10)

Da s in der sagittalen Ebene liegt und t’ in der transversalen Ebene, ergeben sich s und

t' zu:

S 4
s=|s,|undt' =|0|. (3.11)
0 t
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Durch Einsetzen erhilt man damit fir t:

0} (4 t) (s t; -8y '
t=sxng =sx||L{x|0]||=sx| O|=[sy|x| O|=| syt | (3.12)
0) (¢ -t 0f |-t1] -8yt

Die dritte Koordinatenachse r steht senkrecht auf den ersten beiden und ergibt sich zu:

r=sxt. (3.13)

Abbildung 3.8: Patella-basiertes Koordinatensystem, gebildet durch die in der sagittalen Ebe-
ne liegende Achse s, die Ausrichtung der Patella in der transversalen Ebene definierende Achse

t und die auf s und t senkrecht stehende Achse r.

Die durch die Achsen r und t aufgespannte Ebene wird als transversale Ebene der Pa-
tella bezeichnet und spéter fir die transversalen (zweidimensionalen) Projektionen der

dreidimensionalen Groflen verwendet.
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3.3.2 Femorale Referenzpunkte

Fir die spiatere Quantifizierung der femoro-patellaren Bewegung werden folgende femo-

rale Referenzpunkte berechnet (Abbildung 3.9):

» medioventralster Kondylenpunkt.

» lateroventralster Kondylenpunkt.

» tiefster Punkt der femoralen Gleitbahn.

Abbildung 3.9: Femorale Referenzpunkte.

Zur Berechnung der drei Punkte wird ein Verfahren entwickelt, welches diese Punkte
vollautomatisch in einem MRT-Datensatz bestimmt, unabhingig von eventuell vorhan-
denen translatorischen Verschiebungen des Femur innerhalb dieses Datensatzes. Das
Verfahren ist hier fiir die verwendeten sagittalen Datensitze beschrieben und imple-
mentiert, ldsst sich aber sehr einfach an Datenséitze anpassen, die eine andere Schicht-

fihrung (z. B. transversal, koronar) aufweisen.
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Der Ausgangspunkt fir die Berechnung der o. g. Punkte ist ein sagittaler 3D-Datensatz
mit dem segmentierten Femur. Zunéichst werden die segmentierten Schichten, wie un-
ter 3.2.2 beschrieben, in drei Bereiche eingeteilt: Jeweils 35 % der dulleren Schichten
mit Segmentierungsinformation ergeben einen medialen beziehungsweise lateralen Da-
tensatz, die dazwischen liegenden 30 % der Schichten einen Datensatz mit der Regio in-
tercondylaris. Zur Bestimmung des medioventralsten Kondylenpunkts wird nun in dem
medialen Datensatz dasjenige segmentierte Volumenelement (Voxel) bestimmt, das den
geringsten Abstand zur Ebene x =0 besitzt. Dazu wird der Datensatz mit dem segmen-
tierten Bereich einer dreidimensionalen Euklidischen Distanztransformation (3D-EDT)
unterzogen. Die 3D-EDT liefert ein dreidimensionales Datenvolumen zuriick, dessen
einzelne Voxelwerte dem Euklidischen Abstand zur Objektkontur entsprechen. Der ge-
suchte Punkt ist das Voxel mit dem absoluten Minimum im Datenvolumen. Sollten
mehrere Voxel den gleichen minimalen Abstand zur Ebene aufweisen, so wird der Mit-
telwert dieser Voxelpositionen berechnet. Auf die gleiche Weise wird der latero-
ventralste Kondylenpunkt in dem lateralen Datensatz bestimmt. Schlieflich wird in
dem Datensatz mit der Regio intercondylaris der tiefste Punkt der femoralen Gleitbahn
bestimmt. Das ist derjenige Punkt der femoralen Gleitbahn, der den grofiten Abstand
zur Ebene x =0 besitzt. Um diesen Punkt zu bestimmen, ist es notwendig zu wissen, ob
ein segmentiertes Voxel auf der Oberflache oder im segmentierten Datensatz liegt. Dies
lieBe sich prinzipiell durch einen zusétzlichen Rechenschritt berechnen (z. B. durch
Konturbestimmung). Einfacher gelingt die Bestimmung dieses Punkts jedoch, indem der
Datensatz binir invertiert wird und in diesem invertierten Datensatz dasjenige Voxel
mit dem grofBten Abstand zur Ebene x =0 bestimmt wird. Dabei wird ebenfalls die 3D-
EDT verwendet, nur wird hier nach dem absoluten Maximum gesucht. Auch hier wird
eine Mittelwertbildung vorgenommen, falls mehrere Voxel iiber den maximalen Abstand

verfugen.

Zusétzlich zu den femoralen Referenzpunkten wird fiir das Femur eine Schaftachse be-
stimmt. Dazu erfolgt eine Eigenwertzerlegung des segmentierten Femur-Datensatzes

(vgl. Abschnitt 3.2.1). Als Schaftachse wird die 1. Hauptachse des Femur gewahlt.

Nach Bestimmung der femoralen Referenzpunkte und anschlieBender Transformation
dieser Punkte sowie der Hauptachsen des Tibiaplateaus in das Patella-basierte Koordi-
natensystem konnen folgende GroBlen quantitativ bestimmt werden (Abbildungen 3.10

bis 3.12):
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» Der Winkel zwischen der Femurschaftachse und der ersten Koordinatenachse der

Patella in sagittaler Projektion (patello-femoraler Winkel).

» Die Hohe der Patella Giber dem Tibiaplateau in sagittaler Projektion (Patellahdéhe).

» Der Winkel zwischen der Verbindung des medio- und lateroventralsten Kondylen-
punkts und der zweiten Koordinatenachse der Patella in transversaler Projektion

(Patella-Tilt).

» Die Verschiebung der Patella gegenuber dem tiefsten Punkt der femoralen Gleit-

bahn entlang der zweiten Koordinatenachse in transversaler Projektion (Patella-

Shift).

» Der Kondylenfliachenwinkel in drei Dimensionen und in transversaler (zweidimensi-

onaler) Projektion (Sulkuswinkel).

Abbildung 3.10: Patello-femoraler Winkel, definiert als Winkel zwischen Femurschaftachse

und erster Koordinatenachse der Patella, projiziert in die sagittale Ebene.
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Abbildung 3.11: Patellahohe tiber dem Tibiaplateau in der sagittalen Ebene.

Patella-Shift

Sulkuswinkel

Abbildung 3.12: Patella-Tilt, Patella-Shift und Sulkuswinkel, jeweils in der transversalen
Ebene der Patella.
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Fir die klinische Studie zur Patellakinematik wurden fiir jede einzelne Gelenkstellung
(0°, 30° und 90°), jeweils ohne und mit Muskelaktivitiat, der patello-femorale Winkel, der
Patella-Tilt, der Patella-Shift, die Patellahohe sowie der zwei- beziehungsweise dreidi-
mensionale Sulkuswinkel berechnet. Auch hier wurde der Einfluss der Gelenkstellung
innerhalb der gesunden Gruppe durch den Vergleich der Werte einer Gelenkstellung
mit den Werten aller anderen Gelenkstellungen bestimmt und mit einem ¢-Test fur ver-
bundene Stichproben auf Signifikanz gepruft. Der Einfluss der Muskelaktivitat wurde
ebenfalls innerhalb der gesunden Gruppe durch den Vergleich der Werte ohne und mit
Muskelaktivitit in jeweils einer Gelenkstellung bestimmt. Auch hier wurde ein ¢-Test
fiir verbundene Stichproben verwendet. Die Werte der Patientengruppe wurden mit den
Ergebnissen der gesunden Pobanden mit Hilfe eines ¢-Tests fiir unverbundene Stichpro-

ben verglichen.

3.4 Quantitative Bestimmung der femoro-tibialen und

femoro-patellaren Kontaktflachen im Kniegelenk

Dieser Abschnitt befasst sich mit der Beschreibung einer Methode zur Quantifizierung
der femoro-tibialen und femoro-patellaren Knorpelkontaktflichen im Kniegelenk. Mit
dem entwickelten Verfahren kénnen aus segmentierten MRT-Schichtbildern Knorpel-
kontaktflachen dreidimensional rekonstruiert werden. Die Oberflachenrekonstruktion

erlaubt die Bestimmung der Kontaktflachengrée und der Flichenschwerpunkte.

Ausgangspunkt fur die Segmentierung sind die originalen, nicht interpolierten, sagitta-
len Grauwertdatensitze des Kniegelenks. In Schichten mit Knorpelkontakt zwischen
Femur und medialer sowie lateraler Tibia, beziehungsweise Femur und Patella werden
diejenigen Pixel markiert, die einer entsprechenden Kontaktflache zugeordnet werden
koénnen (Abbildung 3.13). Die Segmentierung in einem Schichtbild besteht also in die-

sem Fall aus einer zusammenhéngenden Kontur, die separat abgespeichert wird.
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Abbildung 3.13: Segmentierung einer femoro-tibialen und einer femoro-patellaren Kontur in

einem sagittalen MRT-Schichtbild.

3.4.1 Fliachenrekonstruktion mittels Triangulierung

Die Aufgabe des Flichenrekonstruktionsalgorithmus ist es, die Punkte der bei der Seg-
mentierung erzeugten Konturen zu einem Netz aus Dreiecken zusammenzusetzen, das
die Knorpelkontaktfliche moglichst gut approximiert (Triangulierung). Dazu wurde eine
Weiterentwicklung eines von Stammberger [1999c¢] beschriebenen Algorithmus zur Re-

konstruktion von Knorpelplatten aus segmentierten Schichtbildern implementiert.

Der Algorithmus zur Triangulierung von Konturen aus Schichtbildern wird im Folgen-
den anhand von zwei Konturen (Kontur i und Kontur i + 1) beschrieben (Abbildung
3.14). Die Rekonstruktion der gesamten Flidche ergibt sich dann aus iterativer Anwen-
dung des Algorithmus auf sdmtliche Schichten. Die Punkte der Kontur i werden mit P,

(1=i=<m), die der Kontur i + 1 mit Q; (1 = j = n) bezeichnet.

Beginnend mit P; wird fiir jenen Konturpunkt P, auf der Kontur i derjenige Punkt auf

der Kontur ¢ + 1 gesucht, der zu P, den geringsten Euklidischen Abstand besitzt. In
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aufsteigender Reihenfolge werden zunédchst Dreiecke zwischen P;, P, ; und dem auf der
Kontur i + 1 liegenden Punkt Q; ;, der zu P;_; den geringsten Abstand besitzt, gebildet
(P,, P, und Q, in Abbildung 3.14). AnschlieBend werden Dreiecke zwischen P;, dem
auf der Kontur i + 1 liegenden Punkt Q;, der zu P, den geringsten Abstand besitzt und
seinem Vorgénger Q; ; gebildet (P;, Q, und Q, in Abbildung 3.14).

Kontur:+1 Q
n

Kontur @

o

Abbildung 3.14: Beispielhafte Rekonstruktion einer Fliche aus zwei aufeinander folgenden
Konturen durch Triangulierung. Der Flacheninhalt eines Dreiecks wird anschliefend tuber seine

Seitenldngen berechnet.

Um die GroBe der Kontaktfliche spéter in Quadratmillimeter angeben zu kénnen, wer-
den bei der Triangulierung der Schichtabstand und die Pixelauflésung entsprechend be-

ricksichtigt.
Sind die Eckpunkte eines Dreiecks bekannt, kann sein Flidcheninhalt {iber die Seiten-

langen berechnet werden. Die Seitenléngen a, b und c ergeben sich aus den zugehoérigen

Richtungsvektoren p, q und r der Eckpunkte des Dreiecks:
olp-ao=fr-fond -] o

Der Flacheninhalt S eines Dreiecks mit den Seitenldngen a, b und ¢ ergibt sich durch

die Heronische Fliachenformel [Bronstein et al. 1989]:
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S=vs-(s-a)-(s-b)-(s-¢) ,

1 (3.15)
mit s=§(a+b+c).

Die GroBe der gesamten Kontaktfliche Ay, ..., ergibt sich durch Summation iiber alle

N Dreiecksflachen S,:

N
Agontakt = Esk' (3.16)
k=1

Abbildung 3.15 zeigt eine vollstdndig triangulierte und rekonstruierte Knorpelkontakt-

flache zwischen medialem Femur und medialer Tibia eines gesunden Probanden.

Abbildung 3.15: Aus einzelnen Konturen triangulierte femoro-tibiale Knorpelkontaktfléche

des medialen Kompartiments eines gesunden Probanden.

Abbildung 3.16 zeigt die zwei femoro-tibialen und die femoro-patellare Knorpelkontakt-

flache zusammen mit einer dreidimensionalen Rekonstruktion eines Femur.
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Abbildung 3.16: Dreidimensionale Rekonstruktion eines Femur mit Knorpel und triangulier-

ten femoro-tibialen und femoro-patellarer Knorpelkontaktflache.

Die femoro-tibialen und femoro-patellaren Kontaktflichen wurden bei der klinischen
Studie wiederum fiir jede Gelenkstellung (0°, 30° und 90°), ohne und mit Muskelaktivi-
tat sowohl bei der gesunden Gruppe, als auch bei den Arthrosepatienten berechnet.
Wiederum wurde der Einfluss der Gelenkstellung innerhalb der gesunden Gruppe durch
den Vergleich der Werte einer Gelenkstellung mit den Werten aller anderen Gelenk-
stellungen bestimmt und mit einem ¢-Test fur verbunden Stichproben auf Signifikanz
gepriift. Der Einfluss der Muskelaktivitit wurde ebenfalls innerhalb der gesunden
Gruppe durch den Vergleich der Werte ohne und mit Muskelaktivitat in jeweils einer
Gelenkstellung bestimmt. Auch hier wurde ein ¢-Test fiir verbundene Stichproben ver-
wendet. Der Vergleich der Werte der Patientengruppe mit denen der gesunden Gruppe

erfolgte dagegen mit einem ¢-Test fiir unverbundene Stichproben.

3.5 Implementierung

Samtliche Verfahren wurden innerhalb einer einheitlichen, graphischen Benutzerober-

flache implementiert (Abbildung 3.17). Verwendet wurde die Entwicklungsumgebung
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der Interactive Data Language (IDL) in der Version 6 (Interactive Data Language, Re-
search Systems Inc., Boulder, USA). IDL ist eine im Bereich der digitalen Bild- und Sig-
nalverarbeitung héufig eingesetzte Programmiersprache mit umfangreichen Analyse-
und Visualisierungsroutinen. Diese Programmiersprache ist Bestandteil einer Software-

Entwicklungsumgebung, die fur alle gdngigen Computer-Betriebsysteme erhéltlich ist.

806 X KAna
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Abbildung 3.17: Graphische Benutzeroberflache fiir die in dieser Arbeit vorgestellten Verfah-
ren mit quantitativer Ausgabe der Ergebnisse (oben) und qualitative Visualisierung der Ergeb-
nisse durch dreidimensionale Rekonstruktionen (unten): Analyse der femoro-tibialen Translati-
on und Rotation (a), Analyse der Patellakinematik (b) und Berechnung der femoro-tibialen und

femoro-patellaren Kontaktflachen (c) im Kniegelenk.



62 KAPITEL 3. MATERIAL UND METHODE

Die Rechenzeiten auf einem 1,5-Ghz-PC liegen zwischen unter einer Minute fiir die Be-
rechnung der Kontaktflachen, beziehungsweise der Analyse der Patellakinematik und

bei ca. 5 Minuten fir die Berechnung der femoro-tibialen Translation und Rotation.



Kapitel 4

Ergebnisse

4.1 Analyse der femoro-tibialen Translation und

Rotation

4.1.1 Reproduzierbarkeit der Methode

Die Reproduzierbarkeit des Tibiaplateauschwerpunkts war sehr hoch, mit Variations-
koeffizienten (VK, Standardabweichung durch Mittelwert in Prozent) von 0,06 % bis
0,19 % fir die x-, y- und z-Koordinaten des Schwerpunkts (Tabelle 4.1).

Reproduzierbarkeit Koordinaten des Tibiaplateauschwerpunkts
Tibiaplateauschwerpunkt x [mm] y [mm] z [mm]
Untersuchung 1 96,28 65,29 56,76
Untersuchung 2 96,60 65,21 56,97
Untersuchung 3 96,56 65,22 56,89
Untersuchung 4 96,65 65,25 56,85
Untersuchung 5 96,75 65,29 56,96
Untersuchung 6 96,81 65,29 56,95
Mittelwert [mm] 96,61 65,26 56,90
Standardabweichung [mm] 0,18 0,04 0,08
Variationskoeffizient [%] 0,19 0,06 0,14

Tabelle 4.1: Reproduzierbarkeit der Koordinaten des Tibiaplateauschwerpunkts bei sechs Mes-

sungen (Untersuchung 1 bis Untersuchung 6) einer Kniegelenksstellung (30° Flexion).

63
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Die Richtungen der drei Achsen des Tibiaplateau-basierten Koordinatensystems zeigten
ebenfalls eine sehr hohe Reproduzierbarkeit. Die z-Komponente des ersten Eigenvektors
betragt im Mittel 0,999 (x 0,000) bei einem Variationskoeffizienten von 0,015 %. Damit
weicht die Richtung des ersten Eigenvektors im Mittel um 2,45° von der z-Achse ab (VK:
8,11 %). Dieser Wert spiegelt die Genauigkeit der sagittalen Ausrichtung des Kniege-
lenks im Tomographen wider. Die ventro-dorsale Ausrichtung des 2. Eigenvektors wird
durch seine x-Komponente beschrieben, die distal-proximale Ausrichtung durch die y-
Komponente des 3. Eigenvektors. Hier ergaben sich ebenso hohe Reproduzierbarkeiten

mit Variationskoeffizienten von 0,156 %, beziehungsweise 0,147 % (Tabelle 4.2).

Reproduzierbarkeit 1. Eigenvektor 2. Eigenvektor 3. Eigenvektor
Tibiaplateau-basiertes z-Kompo- 0, [] x-Kompo- 0, [°] y-Kompo- 0, [°]
Koordinatensystem nente nente nente
Untersuchung 1 0,999 2,80 0,987 9,09 0,987 9,24
Untersuchung 2 0,999 2,33 0,991 7,67 0,990 7,91
Untersuchung 3 0,999 2,29 0,991 7,72 0,990 8,00
Untersuchung 4 0,999 2,27 0,991 7,72 0,990 8,01
Untersuchung 5 0,999 2,50 0,989 8,65 0,988 8,84
Untersuchung 6 0,999 2,49 0,989 8,58 0,988 8,78
Mittelwert 0,999 2,45 0,990 8,24 0,989 8,46
Standardabweichung 0,000 0,20 0,002 0,61 0,001 0,56
Variationskoeffizient [%] 0,015 8,11 0,156 7,44 0,147 6,63

Tabelle 4.2: Reproduzierbarkeit der drei Eigenvektoren des Tibiaplateau-basierten Koordina-
tensystems bei sechs Messungen eines Kniegelenks bei 30° Flexion (Untersuchung 1 bis Unter-
suchung 6). Angegeben sind die jeweiligen Hauptkomponenten der Eigenvektoren sowie die
Winkeldifferenzen zwischen den Eigenvektoren und den zu den Hauptkomponenten gehérenden
Koordinatenachsen (1. Eigenvektor: z-Komponente = lateral-medial, ®; = Abweichung zur z-
Achse; 2. Eigenvektor: x-Komponente = ventral-dorsal, ®, = Abweichung zur x-Achse; 3. Eigen-

vektor: y-Komponente = distal-proximal, ®; = Abweichung zur y-Achse).

Die Methode zur Bestimmung der epikondyldren Achse erwies sich ebenfalls als sehr
reproduzierbar. Der maximale Variationskoeffizient betrug 1,21 %. Mit Standardabwei-
chungen von 0,00 mm bis 1,05 mm bei den Koordinaten des medialen beziehungsweise
lateralen Zylindermittelpunkts liegt die Genauigkeit nahezu im Bereich der Bildauflo-

sung (0,86 mm) (Tabelle 4.3).
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Reproduzierbarkeit Kondylus medialis Kondylus lateralis
Epikondyldre Achse x [mm] y [mm] z [mm] x [mm] y [mm] z [mm]
Untersuchung 1 93,74 89,44 32,25 89,44 90,30 83,85
Untersuchung 2 91,16 90,30 32,25 86,86 90,30 83,85
Untersuchung 3 93,74 89,44 32,25 86,86 90,30 83,85
Untersuchung 4 92,88 89,44 32,25 86,86 90,30 83,85
Untersuchung 5 92,88 89,44 32,25 86,86 90,30 83,85
Untersuchung 6 92,02 90,30 32,25 86,86 90,30 83,85
Mittelwert [mm] 92,74 89,73 32,25 87,29 90,30 83,85
Standardabweichung [mm] 1,01 0,44 0,00 1,05 0,00 0,00
Variationskoeffizient [%] 1,08 0,49 0,00 1,21 0,00 0,00

Tabelle 4.3: Reproduzierbarkeit der epikondyldren Achse bei sechs Messungen eines Kniege-
lenks bei 30° Flexion (Untersuchung 1 bis Untersuchung 6). x, y und z sind die Koordinaten der
Mittelpunkte jener Zylinder, die den an den medialen bzw. lateralen Kondylus angepassten Zy-

linderoberflachen entsprechen. Die epikondylédre Achse ist die Verbindung dieser Mittelpunkte.

4.1.2 Klinische Ergebnisse

Im Folgenden werden zunéchst fiir die gesunde Gruppe die mittlere Position der epi-
kondyldaren Achse relativ zum Tibiaplateau in den einzelnen Gelenkstellungen, ohne
und mit Muskelaktivitit, vorgestellt. Daraus ergeben sich dann die Werte der femoro-
tibialen Translation und Rotation durch Knieflexion, beziehungsweise durch Muskelak-
tivitat. Anschliefend werden die entsprechenden Werte fiur die Gruppe mit schwerer

Gonarthrose vorgestellt und mit den Resultaten der gesunden Gruppe verglichen.

In Abbildung 4.1 sind die absoluten Positionen der epikondyldren Achse des Femur bei
der gesunden Gruppe in den drei unterschiedlichen Flexionsstellungen, ohne und mit
Muskelaktivitat, relativ zur Tibia, graphisch dargestellt. Tabelle 4.4 enthilt neben den
entsprechenden Zahlenwerten fiir die Positionen auch die Werte der jeweiligen Winkel

der epikondyldren Achse.
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Position Femur Gesund
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Abbildung 4.1: Graphische Darstellung der Position des Femur relativ zur Tibia, bei 0°, 30°
und 90°, ohne und mit extendierender Muskelaktivitit der gesunden Gruppe. Die Position des
Femur wird durch seine epikondyldre Achse beschrieben, der Verbindung des medialen und la-
teralen Zylindermittelpunkts (Kondylus medialis und Kondylus lateralis). Das Femurzentrum
ist der Mittelpunkt dieser Verbindung. Die Werte sind in das Tibiaplateau-basierte Koordina-
tensystem transformiert und in die Ebene des Tibiaplateaus projiziert. Positive Werte bedeuten

eine Stellung des Femur dorsal des Tibiaplateaumittelpunkts (vgl. Abbildung 3.7).

In der Gruppe der Probanden zeigt sich bei Knieflexion von 30° auf 90° und von 0° auf
90°, jeweils ohne und mit Muskelaktivitat fiir das Femurzentrum und den lateralen
Kondylus ein hochst signifikantes (p < 0,001) Translationsverhalten nach posterior, bei
Knieflexion von 0° auf 30° ein hochst signifikantes (p < 0,001) Translationsverhalten
nach anterior. Der mediale Kondylus translatiert bei Knieflexion von 30° auf 90° ohne
und mit Muskelaktivitat deutlich geringer, aber ebenfalls hochst signifikant (p < 0,001)
nach posterior und bei Knieflexion von 0° auf 30° ohne und mit Muskelaktivitiat noch
signifikant (p < 0,05) nach anterior. Dieses Translationsverhalten korrespondiert mit
einer hochst signifikanten (p <0,001) AuBlenrotation des Femur relativ zur Tibia bei
Knieflexion von 30° auf 90° und von 0° auf 90°, jeweils ohne und mit Muskelaktivitét

(Tabelle 4.5).
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Gesund Position Winkel
Kondylus Femurzentrum Kondylus Epikondylare
medialis [mm)] [mm] lateralis [mm]  Achse [Grad]
0° ohne Muskelaktivitat 6,26 = 2,37 3,04 = 1,95 -0,16 = 2,19 7,04 = 2,81
0° mit Muskelaktivitat 5,40 = 2,13 4,09 = 1,73 2,79 = 2,05 2,87 = 2,47
30° ohne Muskelaktivitét 4,43 + 2,80 0,46 + 1,85 -3,562 + 1,80 8,86 = 3,81
30° mit Muskelaktivitat 3,85 + 2,65 1,62 + 2,04 -0,75 + 2,91 5,23 = 4,10
90° ohne Muskelaktivitat 7,28 = 2,36 7,14 = 2,33 6,98 = 2,81 0,35 = 2,62
90° mit Muskelaktivitat 6,32 = 2,49 7,11 = 2,62 7,89 = 4,02 -1,563 + 4,67

Tabelle 4.4: Mittlere Position (Mittelwert = Standardabweichung) des Femur relativ zur Tibia,
bei 0°, 30° und 90° Knieflexion, jeweils ohne und mit extendierender Muskelaktivitit bei der ge-
sunden Gruppe (vgl. Abbildung 4.1). Positive Werte bedeuten eine Stellung des Femur dorsal
des Tibiaplateaumittelpunkts, positive Winkelwerte der epikondyldren Achse bedeuten eine

nach innen rotierte Stellung des Femur gegentiber der Tibia.

Gesund Translation durch Flexion Rotation
Kondylus Femurzentrum Kondylus Epikondylare
medialis [mm] [mm] lateralis [mm] Achse [Grad]
g;jsfjf;gx; 1,82+ 346# 25825044  -3,36 = 2,69 # 1,81 = 3,93
g;jsfjf;tﬁiittét 1,55+295#  -24Tx239##  -354x317## 2,364,004
i&iﬁf&ﬁﬂﬁf 2,85+ 1,88 #4# 6,68+ 1,694 10,50 =246 ##  -8,51 = 3,69
i/?u;{ﬁ:lgtlgt‘;t 247+ 1,46 ## 549+ 1,69 % 865346  -6,76 = 4,09 #
g;jsfe?fﬁt(i’xgt 1,03 + 3,04 410220 #8  T,14x226%# 6,69+ 3,49 #
g;ﬁsfe?fl;il’iiiét 0,92 + 2,76 3,02 = 2,54 5,11 = 3,86 ### -4,40 + 4,58 ###

Tabelle 4.5: Femoro-tibiale Translation und Rotation der gesunden Gruppe bei Knieflexion von
0° auf 30°, von 30° auf 90° und von 0° auf 90°, jeweils ohne und mit Muskelaktivitit. Positive
Werte indizieren eine Translation des Femur nach posterior, positive Winkelwerte eine Innen-

rotation des Femur relativ zur Tibia. Signifikanzen: # p < 0,05; ## p < 0,005; ## p < 0,001.

Der Einfluss der Muskelaktivitat auf die femoro-tibiale Translation und Rotation ist in
Tabelle 4.6 dargestellt. Bei 0° und 30° Knieflexion translatiert der laterale Kondylus
durch den Einfluss extendierender Muskelaktivitdt hochst signifikant (p < 0,001) nach
posterior, verbunden mit einer hochst signifikanten (p < 0,001) AuBlenrotation des Fe-

mur relativ zur Tibia.
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Gesund Translation durch Muskeleinfluss Rotation
Kondylus Femurzentrum Kondylus Epikondyléare

medialis [mm)] [mm] lateralis [mm] Achse [Grad]

0° ohne auf 0° mit

Muskelaktivitit -0,85 + 3,11 1,05 + 2,35 2,94 = 2,49 ### -4,17 = 3,55 ###

30° ohne auf 30° mit

Muskelaktivitit -0,58 + 1,37 1,16 + 1,66 ## 2,76 = 2,83 ### -3,63 = 3,38 ###

90° ohne auf 90° mit

Muskelaktivitit -0,97 = 1,15 ## -0,03 £1,06 0,91 = 2,30 -1,88 + 3,42 #

Tabelle 4.6: Femoro-tibiale Translation und Rotation der gesunden Gruppe durch Muskelein-
fluss bei 0°, 30° und 90° Knieflexion. Positive Werte indizieren eine Translation des Femur nach
posterior, positive Winkelwerte eine Innenrotation des Femur relativ zur Tibia. Signifikanzen:

#p <0,05; # p <0,005; ## p < 0,001.

Abbildung 4.2 zeigt die Lage der epikondyldren Achse relativ zur Tibia in der Gruppe
mit schwerer Gonarthrose. Die Zahlenwerte sind in Tabelle 4.7 zusammengefasst. Ge-
geniiber der gesunden Gruppe zeigt sich bei 30° Knieflexion ohne und mit Muskelaktivi-
tat eine hoch signifikante (p < 0,005) Verschiebung des Femurzentrums nach posterior,
bei 0° Knieflexion ohne und mit Muskelaktivitat eine signifikante (p < 0,05) Verschie-

bung des Kondylus lateralis nach posterior.

Tabelle 4.8 zeigt die Ergebnisse der femoro-tibialen Translation und Rotation bei den
Arthrosepatienten. Gegeniiber der gesunden Gruppe zeigt sich bei Knieflexion von 30°
auf 90° ohne und mit Muskelaktivitat fir das Femurzentrum ein hochst signifikantes
Translationsverhalten (p < 0,001). Der laterale Kondylus translatiert bei Knieflexion
von 30° auf 90° und von 0° auf 90° ohne und mit Muskelaktivitidt ebenfalls héchst signi-

fikant (p < 0,001) nach anterior.

Ein Einfluss der Muskelaktivitiat auf die Translation zeigt sich bei 30° Knieflexion. In
dieser Stellung translatiert der laterale Kondylus durch Muskelaktivitat gegentiiber der
gesunden Gruppe hoch signifikant (p < 0,005) nach anterior, der mediale Kondylus noch
signifikant (p < 0,05) nach posterior (Tabelle 4.9).
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Abbildung 4.2: Graphische Darstellung der Position des Femur relativ zur Tibia, bei 0°, 30°

und 90° Knieflexion, ohne und mit extendierender Muskelaktivitiat der Gruppe mit schwerer

Gonarthrose. Positive Werte bedeuten eine Position des Femur dorsal des Tibiaplateaumittel-

punkts (vgl. Abbildung 4.1).

Gonarthrose vs. Position Winkel
gesund Kondylus Femurzentrum Kondylus Epikondylare
medialis [mm] [mm] lateralis [mm]  Achse [Grad]
0° ohne Muskelaktivitéit 2,84 + 6,68 3,08 + 4,46 3,31 +6,33*T  -0,01+12,08 *{
0° mit Muskelaktivitat 4,88 + 8,57 5,99 + 4,81 7,10 = 7,45 *1 -2,25 + 15,37
30° ohne Muskelaktivitat 5,63 = 10,49 3,96 = 3,21 **t 2,62+ 9,60 *T 4,92+ 2527 *|
30° mit Muskelaktivitat 8,87 + 12,21 5,14 = 3,25 **1 1,44 + 9,70 12,33 = 30,38 *t
90° ohne Muskelaktivitat 8,01 = 10,64 4,99 + 5,14 2,12 + 5,68 *1 7,49 = 17,40
90° mit Muskelaktivitat 6,44 + 11,17 3,92 +450*] 1,41 +5,48 **| 7,36 = 21,34

Tabelle 4.7: Mittlere Position (Mittelwert = Standardabweichung) des Femur relativ zur Tibia,

bei 0°, 30° und 90° Knieflexion, jeweils ohne und mit extendierender Muskelaktivitidt der Grup-

pe mit schwerer Gonarthrose. Positive Werte indizieren eine Position des Femur dorsal des Ti-

biaplateaumittelpunkts, positive Winkelwerte der epikondyldren Achse bedeuten eine nach in-

nen rotierte Stellung des Femur gegentiiber der Tibia. Signifikante Verdnderungen gegentiber

der gesunden Gruppe sind markiert: * p < 0,05; ** p < 0,005; T bzw. !: Zunahme bzw. Abnahme.
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Gonarthrose vs.

gesund

Translation

Femurzentrum
medialis [mm)]

0° auf 30°, ohne
Muskelaktivitat
0° auf 30°, mit
Muskelaktivitat
30° auf 90°, ohne
Muskelaktivitat
30° auf 90°, mit
Muskelaktivitat
0° auf 90°, ohne
Muskelaktivitat
0° auf 90°, mit
Muskelaktivitat

3,09 = 10,80 0,88 + 4,40 *1

3,99 + 14,94 -0,85 + 3,44

1,03 £ 4,95 ***|
-2,43 + 11,14 -1,22 + 4,53 ***]
5,17 £11,05

1,56 + 13,02 -2,07 = 5,44 **|

Rotation
Kondylus Epikondylare
lateralis [mm] Achse [Grad]
-0,69 = 6,24 4,93 + 20,55
-5,65 + 11,12 14,58 + 38,24

-0,50 + 9,82 ***| 2,57 + 23,70

-0,04 + 7,28 ***| -4,97 + 24,35

-1,19 + 6,95 ***| 7,50 = 13,01

-5,69 + 8,17 ***| 9,61 + 25,05

Tabelle 4.8: Femoro-tibiale Translation und Rotation bei schwerer Gonarthrose bei Knieflexion

von 0° auf 30°, von 30° auf 90° und von 0° auf 90°, jeweils ohne und mit Muskelaktivitat. Positi-

ve Werte indizieren eine Translation des Femur nach posterior, positive Winkelwerte eine In-

nenrotation des Femur relativ zur Tibia. Signifikante Veridnderungen gegentber der gesunden

Gruppe sind markiert: * p < 0,05; ** p < 0,005; *** p < 0,001; T bzw. |: Zunahme bzw. Abnahme.

Gonarthrose vs.

gesund

Translation

Muskeleinfluss Rotation

Femurzentrum
medialis [mm)]

Kondylus Epikondylare
lateralis [mm] Achse [Grad]

0° ohne auf 0° mit
Muskelaktivitat

30° ohne auf 30° mit
Muskelaktivitat

90° ohne auf 90° mit
Muskelaktivitat

3,34 = 7,57 *1

-1,67 = 12,01

3,79 = 8,04 -2,24 + 13,43

-1,18 + 3,37 **{ 7,41 = 18,17

-0,71 + 7,11 -0,13 = 22,12

Tabelle 4.9: Femoro-tibiale Translation und Rotation der Gruppe mit schwerer Gonarthrose

durch Muskeleinfluss bei 0°, 30° und 90° Knieflexion. Positive Werte indizieren eine Translation

des Femur nach posterior, positive Winkelwerte eine Innenrotation des Femur relativ zur Tibia.

Signifikante Verdnderungen gegeniiber der gesunden Gruppe sind markiert: * p <0,05;

** p <0,005; T bzw. |: Zunahme bzw. Abnahme.
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4.2 Analyse der Patellakinematik

4.2.1 Reproduzierbarkeit der Methode

Die Untersuchung der Reproduzierbarkeit des Patella-basierten Koordinatensystems er-
folgte mit Hilfe der sechs Datensitze, mit denen in Abschnitt 4.1.1 die Reproduzierbar-
keit des Tibiaplateau-basierten Koordinatensystems bestimmt wurde (sechs Aufnahmen
des linken Kniegelenks eines Probanden bei 30° Knieflexion). Die Patellae der sechs Da-
tensédtze wurden von einem Untersucher segmentiert. Die Reproduzierbarkeit des Pa-
tellaschwerpunkts war sehr hoch, mit Variationskoeffizienten von 0,40 % bis 0,60 % fir

die x-, y- und z-Koordinaten des Schwerpunkts (Tabelle 4.10).

Reproduzierbarkeit Koordinaten des Patellaschwerpunkts
Patellaschwerpunkt x [mm] y [mm] z [mm]
Untersuchung 1 35,58 93,63 50,88
Untersuchung 2 35,96 92,86 50,63
Untersuchung 3 36,08 93,41 50,68
Untersuchung 4 36,08 93,33 50,73
Untersuchung 5 36,06 92,93 50,80
Untersuchung 6 36,19 92,68 50,29
Mittelwert [mm] 35,99 93,14 50,67
Standardabweichung [mm] 0,22 0,37 0,20
Variationskoeffizient [%] 0,60 0,39 0,40

Tabelle 4.10: Reproduzierbarkeit der Koordinaten des Patellaschwerpunkts bei sechs Messun-

gen (Untersuchung 1 bis Untersuchung 6) einer Kniegelenksstellung (30° Flexion).

Die Richtungen der drei Achsen des Patella-basierten Koordinatensystems zeigten eben-
falls eine sehr hohe Reproduzierbarkeit. Die Variationskoeffizienten fur die Hauptkom-
ponenten der drei Achsen liegen jeweils unter 0,5 %. Die maximale Standardabwei-
chung ergab sich bei den Winkeln zwischen der dritten Achse des Patella-
Koordinatensystems und der x-Achse des Datensatzes. Sie betrug 1,18° (Tabelle 4.11).
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Reproduzierbarkeit 1. Achse 2. Achse 3. Achse
Patella-basiertes y-Kompo- z-Kompo- x-Kompo-
Koordinatensystem nente 0, [°] nente 0, [°] nente 05 [°]
Untersuchung 1 0,987 9,36 0,986 0,16 0,973 13,26
Untersuchung 2 0,987 9,09 0,987 0,16 0,975 12,94
Untersuchung 3 0.991 7,58 0.991 0,13 0,983 10,71
Untersuchung 4 0,991 7,54 0,991 0,14 0,982 10,82
Untersuchung 5 0,988 8,85 0,988 0,15 0,976 12,51
Untersuchung 6 0,987 9,36 0,987 0,16 0,974 13,21
Mittelwert 0,989 8,63 0,988 0,15 0,977 12,24
Standardabweichung 0,002 0,85 0,002 0,01 0,004 1,18
Variationskoeffizient [%] 0,220 9,86 0,215 9,44 0,434 9,60

Tabelle 4.11: Reproduzierbarkeit der drei Achsen des Patella-basierten Koordinatensystems
bei sechs Messungen eines Kniegelenks bei 30° Flexion (Untersuchung 1 bis Untersuchung 6).
Angegeben sind die jeweiligen Hauptkomponenten der Achsen des Patella-basierten Koordina-
tensystems sowie die Winkeldifferenzen zwischen den Patella-Achsen und den zu den Haupt-
komponenten gehdérenden Koordinatenachsen (1. Achse: y-Komponente = distal-proximal, ©; =
Abweichung zur y-Achse; 2. Achse: z-Komponente = lateral-medial, ®, = Abweichung zur z-

Achse; 3. Achse: x-Komponente = ventral-dorsal, ©; = Abweichung zur x-Achse).

Die Methode zur Bestimmung der femoralen Referenzpunkte erwies sich ebenfalls als
sehr reproduzierbar. Der maximale Variationskoeffizient betrug 1,35 %. Mit Standard-
abweichungen von 0,00 mm bis 0,98 mm bei den Koordinaten des medio- und latero-
ventralsten Kondylenpunkts, beziehungsweise des tiefsten Punkts der femoralen Gleit-
bahn liegt auch hier die Genauigkeit nahezu im Bereich der Bildauflésung (0,86 mm)

(Tabelle 4.12).
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Medioventralster Tiefster Punkt der Lateroventralster
Kondylenpunkt femoralen Gleitbahn Kondylenpunkt
x[mm] y[mm] z[mm] x[mm] y[mm] z[mm] x[mm] y[mm] z[mm]
Unter- 49,02 99,33 38,70 53,32 110,51 56,33 43,86 105,78 78,26
suchung 1
Unter- 48,16 99,33 38,70 51,60 110,51 55,04 43,00 104,49 78,26
suchung 2
Unter- 47,30 98,90 39,56 51,60 109,22 5504 43,00 103,63 78,26
suchung 3
Unter- 48,16 99,76 38,70 51,60 109,65 5504 43,00 104,06 78,26
suchung 4
Unter- 48,16 99,33 38,70 51,60 110,94 5504 43,00 103,20 78,26
suchung 5
Unter- 48,16 9847 3870 51,60 109,22 5590 43,00 103,20 78,26
suchung 6
MW [mm] 48,16 99,19 38,84 51,89 110,01 55,40 43,14 104,06 178,26
SA [mm] 0,54 0,44 0,35 0,70 0,74 0,57 0,35 0,98 0,00
VK [%] 1,13 0,45 0,90 1,35 0,67 1,03 0,81 0,94 0,00

Tabelle 4.12: Reproduzierbarkeit der femoralen Referenzpunkte (medio- und lateroventralster
Kondylenpunkt sowie tiefster Punkt der femoralen Gleitbahn) bei sechs Messungen eines Knie-
gelenks bei 30° Flexion (Untersuchung 1 bis Untersuchung 6). Angegeben sind Mittelwert
(MW), Standardabweichung (SA) und Variationskoeffizient (VK) der sechs Messungen.

4.2.2 Klinische Ergebnisse

Tabelle 4.13 zeigt die Ergebnisse der Analyse der Patellakinematik (patello-femoraler
Winkel, Patella-Tilt, Patella-Shift, Patellahohe sowie zwei- beziehungsweise dreidimen-

sionaler Sulkuswinkel) bei der gesunden Gruppe.

Die Verianderungen in der Patellakinematik durch den Einfluss der Knieflexion sind in
Tabelle 4.14 zusammengestellt. Der patello-femorale Winkel erhéht sich mit zunehmen-
der Knieflexion. Bei Knieflexion von 0° auf 30° ohne Muskelaktivitdt sowie von 30° auf
90° und von 0° auf 90°, jeweils ohne und mit Muskelaktivitit, ist dies hochst signifikant
(» <0,001). Patella-Tilt und Patellahohe zeigen bei Knieflexion von 30° auf 90° und von
0° auf 90°, jeweils ohne und mit Muskelaktivitiat, signifikante (p < 0,05) bis hochst signi-
fikante (p < 0,001) Zunahmen. Der Patella-Shift erhoht sich lediglich signifikant bei
Knieflexion von 30° auf 90° und von 0° auf 90°, jeweils ohne Muskelaktivitat (p < 0,05).
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Der zweidimensionale Sulkuswinkel verringert sich bei Knieflexion von 0° auf 30°, ohne
und mit Muskelaktivitit, hochst signifikant (p < 0,001), bei Knieflexion von 0° auf 90°,
ebenfalls ohne und mit Muskelaktivitiat, noch signifikant (p < 0,05). Der dreidimensio-

nale Sulkuswinkel zeigt keine signifikanten Verdnderungen.

Patellakinematik Gesund Pat.-fem. Winkel [°] Patella-Tilt [°] Patella-Shift [mm]

0° ohne Muskelaktivitéit 5,66 + 5,16 8,99 = 3,40 2,02 = 3,06
0° mit Muskelaktivitat 7,59 + 4,48 9,91 + 4,18 2,90 = 4,60
30° ohne Muskelaktivitét 15,94 = 6,07 8,61 = 3,50 2,18 + 2,82
30° mit Muskelaktivitat 10,54 = 5,06 8,46 = 2,99 2,35 = 3,46
90° ohne Muskelaktivitat 54,08 = 5,72 24,27 + 8,81 6,70 = 6,34
90° mit Muskelaktivitiat 51,45 = 7,70 17,14 = 9,67 5,46 = 5,24
Patellahohe [mm] Sulkuswinkel 2D [°]  Sulkuswinkel 3D [°]
0° ohne Muskelaktivitét 16,51 = 3,75 148,92 + 7,93 137,88 + 7,54
0° mit Muskelaktivitat 20,02 + 4,86 147,96 = 10,06 132,39 = 9,64
30° ohne Muskelaktivitéit 16,85 = 5,79 136,15 + 5,61 136,14 = 6,69
30° mit Muskelaktivitat 19,32 = 3,80 137,81 = 4,96 136,11 = 8,54
90° ohne Muskelaktivitat 24,55 + 4,51 139,99 = 11,13 136,22 = 7,67
90° mit Muskelaktivitat 23,59 + 7,90 138,76 = 12,70 134,24 + 6,82

Tabelle 4.13: Patellakinematik (Mittelwert + Standardabweichung) der gesunden Gruppe bei

0°, 30° und 90° Knieflexion, jeweils ohne und mit extendierender Muskelaktivitét.

Der Einfluss der Muskelaktivitat auf die Patellakinematik ist in Tabelle 4.15 darge-
stellt. Der patello-femorale Winkel verringert sich unter Einfluss extendierender Mus-
kelaktivitat bei 30° Knieflexion hoch signifikant (p < 0,005) und bei 90° Knieflexion sig-
nifikant (p < 0,05). Der Patella-Tilt verringert sich nur bei 90° Knieflexion hoch signifi-
kant (p < 0,005). Die Patellahéhe erhoht ich durch den Einfluss der Muskelaktivitéat bei
0° Knieflexion hoéchst signifikant (p < 0,001), bei 30° noch signifikant (p < 0,05). Der
dreidimensionale Sulkuswinkel verringert sich durch Muskelaktivitat bei 0° Knieflexion
signifikant (p < 0,05). Der Patella-Shift und der zweidimensionale Sulkuswinkel zeigen

dagegen keine signifikanten Verédnderungen.

Bei der Analyse der Patellakinematik bei schwerer Gonarthrose zeigt sich gegeniiber
der gesunden Gruppe bei 0° Knieflexion mit Muskelaktivitit eine signifikante Verringe-

rung und bei 30° Knieflexion, ohne und mit Muskelaktivitit, eine signifikante
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Gesund — Verdnderung
durch Flexion

Pat.-fem. Winkel [°]

Patella-Tilt [°]

Patella-Shift [mm]

0° auf 30° ohne

Muskelaktivitat 10,38 = 10,02 ### -0,18 + 5,25 0,16 = 3,02

0° auf 30° mit

Muskelaktivitit 2,96 = 8,68 -1,82 = 3,67 0,55 = 5,47
30° auf 90° ohne

Muskelaktivitit 38,07 = 4,17 ### 15,69 = 7,18 ### 4,52+ 6,71 #
30° auf 90°. mlt 40,38 = 7,70 ### 8,87 + 8,81 ## 3,11 = 7,03

Muskelaktivitat

o aul 907 (-)hp? 48,42 = 9,02 ### 15,27 = 9,65 ### 4,68 = 7,64 #
Muskelaktivitat

0° auf 90° mit. 44,25 = 10,69 ## 7,35 = 8,55 # 2,55 + 7,25

Muskelaktivitat

Patellahche [mm)]

Sulkuswinkel 2D [°]

Sulkuswinkel 3D [°]

0° auf 30° ohne

Muskelaktivitit 0,33 = 4,57 -12,01 = 9,12 #t -1,85 = 6,68
0° auf 30° mit

Muskelaktivitit -0,70 £ 2,81 -10,16 = 8,74 ## 3,72 + 12,49
30° auf 90° ohne

Muskelaktivitit 7,70 = 4,88 ### 3,08 = 7,31 -0,67 = 5,38
30° auf 90° mit

Muskelaktivitat 4,27 = 6,52 # 0,76 = 13,46 -2,14 = 11,94
0° auf 90° ohne 8,04 = 2,42 ## -8,93 = 12,57 # 1,66 = 8,56
Muskelaktivitat

0° auf 90° mit

Muskelaktivitit 3,57+6,76 # -9,43 + 15,49 # 2,38 = 9,90

Tabelle 4.14: Verinderungen der Patellakinematik bei der gesunden Gruppe durch Knieflexion

von 0° auf 30°, von 30° auf 90° und von 0° auf 90°, jeweils ohne und mit Muskelaktivitat. Signi-

fikanzen: # p < 0,05; ## p < 0,005; ## p < 0,001.

Erhohung des patello-femoralen Winkels (p < 0,05). Der Patella-Tilt ist lediglich bei 90°
mit Muskelaktivitiat signifikant erhéht (p < 0,05). Der Patella-Shift nach lateral ist in
allen Stellungen erhoht, allerdings ist dies nur bei 0° ohne und bei 30° und 90° mit
Muskelaktivitat auch signifikant (p < 0,05). Bei der Patellahohe zeigt sich nur bei 30°
ohne Muskelaktivitidt eine signifikante Erhéhung (p < 0,05). Der zwei- und dreidimensi-
onale Sulkuswinkel weist keine signifikante Verdnderung auf. Die Werte und die Ver-

dnderungen gegenuber der gesunden Gruppe sind in Tabelle 4.16 zusammengestellt.
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Gesund — Verdnderung
durch Muskeleinfluss

Pat.-fem. Winkel [°]

Patella-Tilt [°]

Patella-Shift [mm]

0° ohne auf 0° mit
Muskelaktivitat

30° ohne auf 30° mit
Muskelaktivitat

90° ohne auf 90° mit
Muskelaktivitat

1,93 = 5,65

-5,16 = 5,64 ##

-2,92 4,42 #

0,91 = 3,82

-0,11 = 2,84

-6,26 = 7,34 ##

0,88 = 4,89

0,17 = 2,62

-1,25 + 6,73

Patellahche [mm)]

Sulkuswinkel 2D [°]

Sulkuswinkel 3D [°]

0° ohne auf 0° mit
Muskelaktivitat

30° ohne auf 30° mit
Muskelaktivitat

90° ohne auf 90° mit
Muskelaktivitat

3,50 = 2,90 #t

2,47+ 4,39 #

-0,96 = 6,07

-0,96 = 6,70

1,41 = 7,29

-0,75 = 16,28

-5,49 = 10,29 #

-0,31 = 9,69

-1,62 = 10,99

Tabelle 4.15: Verdnderungen der Patellakinematik bei der gesunden Gruppe durch Muskelein-

fluss bei 0°, 30° und 90° Knieflexion. Signifikanzen: # p < 0,05; ## p < 0,005; ## p < 0,001.

Gonarthrose vs. Gesund

Pat.-fem. Winkel [°]

Patella-Tilt [°]

Patella-Shift [mm]

0° ohne Muskelaktivitat 5,71 = 3,62 9,68 + 4,36 5,61 = 3,46 *1
0° mit Muskelaktivitat 3,92+ 2,48 *| 10,10 = 6,21 6,41 = 5,45
30° ohne Muskelaktivitat 23,35 + 7,81 *1 8,40 = 6,13 4,39 = 4,78
30° mit Muskelaktivitat 18,63 = 11,32 *1 12,68 = 10,30 5,80 = 4,72 *1
90° ohne Muskelaktivitat 54,04 = 6,94 22,17 + 15,47 9,62 + 7,68
90° mit Muskelaktivitét 53,84 + 8,95 33,36 + 25,37 *1 12,16 = 10,57 *1
Patellahche [mm)] Sulkuswinkel 2D [°]  Sulkuswinkel 3D [°]

0° ohne Muskelaktivitéit 20,08 + 6,17 143,02 + 14,12 136,08 + 9,26
0° mit Muskelaktivitét 20,99 + 9,05 147,50 + 22,36 136,86 + 22,16
30° ohne Muskelaktivitét 22,35 = 7,21 *1 132,86 + 16,44 134,86 = 13,69
30° mit Muskelaktivitat 21,34 + 5,29 136,73 = 14,11 137,13 = 15,87
90° ohne Muskelaktivitat 23,21 + 4,53 142,38 = 7,01 135,28 = 4,95
90° mit Muskelaktivitét 22,59 + 5,45 139,91 + 8,88 133,61 = 6,00

Tabelle 4.16: Patellakinematik (Mittelwert + Standardabweichung) der Gruppe mit schwerer
Gonarthrose bei 0°, 30° und 90° Knieflexion, jeweils ohne und mit extendierender Muskelaktivi-
tat. Signifikante Verdnderungen gegentiber der gesunden Gruppe sind markiert: * p <0,05;

T bzw. |: Zunahme bzw. Abnahme.

In Abbildung 4.3 sind die entsprechenden Zahlenwerte fiir die Patellakinematik in einer

graphischen Darstellung gegeniibergestellt.
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- - - -Gonarthrose, mit Muskelaktivitat

Abbildung 4.3: Graphische Darstellung der Ergebnisse der Patellakinematik: patello-
femoraler Winkel (a), Patella-Tilt (b), Patella-Shift (c), Patellahohe (d) sowie zwei- (e) und drei-

dimensionaler (f) Sulkuswinkel bei der gesunden Gruppe und bei der Gruppe mit schwerer Gon-

arthrose bei 0°, 30° und 90° Knieflexion, jeweils ohne und mit extendierender Muskelaktivitét.
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4.3 Analyse der femoro-tibialen und femoro-patellaren

Kontaktflachen

4.3.1 Reproduzierbarkeit der Methode

Die Untersuchung der Reproduzierbarkeit der Methode zur Bestimmung der femoro-
tibialen und femoro-patellaren Kontaktflichen wurde an den bereits beschriebenen Pro-
banden-Datensitzen vorgenommen (sechs Aufnahmen des linken Kniegelenks eines
Probanden bei 30° Knieflexion). Die Reproduzierbarkeit der femoro-tibialen Kontaktfla-

chen war sehr hoch mit Variationskoeffizienten von 2,39 % bis 3,99 % (Tabelle 4.17).

Reproduzierbarkeit Femoro-tibial Femoro-tibial Femoro-patellar
Knorpel-Kontaktfldchen medial [mm?2] lateral [mm?2] [mm?2]
Untersuchung 1 234,08 286,46 304,27
Untersuchung 2 222,73 287,14 291,30
Untersuchung 3 242,65 271,48 313,00
Untersuchung 4 230,12 284,03 307,40
Untersuchung 5 216,30 277,31 307,83
Untersuchung 6 231,84 293,58 304,73
Mittelwert [mm2] 229,62 283,33 304,76
Standardabweichung [mm?2] 9,16 7,83 7,29
Variationskoeffizient [%] 3,99 2,76 2,39

Tabelle 4.17: Reproduzierbarkeit der femoro-tibialen und femoro-patellaren Knorpel-
Kontaktflachen bei sechs Messungen (Untersuchung 1 bis Untersuchung 6) einer Kniegelenks-

stellung (30° Flexion).

4.3.2 Klinische Ergebnisse

Tabelle 4.18 zeigt die GroBen der femoro-tibialen und der femoro-patellaren Kontaktfla-

chen der gesunden Gruppe.
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Kontaktfldchengrofien Femoro-tibial: Femoro-tibial: Femoro-patellar
Gesund medial [mm?] lateral [mm?2] [mm?2]

0° ohne Muskelaktivitit 361,68 = 99,49 233,36 + 73,62 201,04 = 78,00

0° mit Muskelaktivitat 332,30 = 116,27 274,39 + 68,18 171,26 = 88,79

30° ohne Muskelaktivitit 218,46 = 119,58 235,04 = 69,74 319,35 = 103,04
30° mit Muskelaktivitit 256,02 = 140,68 266,70 + 63,84 378,04 = 98,73

90° ohne Muskelaktivitit 224,42 + 71,45 221,37 + 46,76 428,91 = 135,80
90° mit Muskelaktivitit 209,90 = 75,90 237,05 + 63,64 457,61 = 145,92

Tabelle 4.18: Grofle der femoro-tibialen und femoro-patellaren Knorpelkontaktflachen (Mittel-
wert = Standardabweichung) der gesunden Gruppe bei 0°, 30° und 90° Knieflexion, ohne und

mit extendierender Muskelaktivitat.

Die Verdnderungen der KnorpelkontaktflachengréBen durch den Einfluss der Knieflexi-
on sind in Tabelle 4.19 zusammengestellt. Bei Knieflexion von 0° auf 30° sowie von 0°
auf 90°, jeweils ohne und mit Muskelaktivitit, kommt es zu einer signifikanten
(p <0,05) bis hochst signifikanten (p < 0,001) Verringerung der medialen femoro-
tibialen Kontaktflachen. Im lateralen Kompartiment kommt es bei Knieflexion von 30°
auf 90° und von 0° auf 90°, jeweils mit Muskelaktivitit, zu einer signifikanten (p < 0,05)
Abnahme der Kontaktflachengrofle. Deutlich zeigt sich der Einfluss der Knieflexion auf

die GroBen der femoro-patellaren Kontaktflachen: Bei Flexion von 0° auf 30° und von 0°

Gesund — Verdnderung Femoro-tibial: Femoro-tibial: Femoro-patellar
durch Flexion medial [mm?] lateral [mm?2] [mm?2]

0° auf 30° ohne

Muskelaktivitit -143,22 + 83,66 ### 1,68 + 59,24 118,31 + 96,72 ###
0° auf 30° mit

Muskelaktivitit -76,27 £ 124,29 # -7,69 + 44,18 206,78 + 116,14 ###
30° auf 90° ohne

Muskelaktivitit 5,69 = 91,61 -13,66 = 57,77 109,55 + 116,15 ###
30° auf 90° mit

Muskelaktivitit -46,12 + 132,83 -29,65 + 54,07 # 79,57 = 149,37 #
0° auf 90° ohne

Muskelaktivitit -137,26 = 91,49 ### -11,98 + 66,83 227,86 + 129,96 #i#
0° auf 90° mit

Muskelaktivitit -122,39 = 123,49 #t -37,34 = 64,27 # 286,34 = 127,55 #it

Tabelle 4.19: Verdnderungen der KontaktflachengroBen bei der gesunden Gruppe durch Knie-
flexion von 0° auf 30°, von 30° auf 90° und von 0° auf 90°, jeweils ohne und mit Muskelaktivitét.

Signifikanzen: # p < 0,05; ## p < 0,001.



80 KAPITEL 4. ERGEBNISSE

auf 90°, jeweils ohne und mit Muskelaktivitit sowie bei Flexion von 30° auf 90°, ohne
Muskelaktivitdt kommt es zu einer hochst (p < 0,001) signifikanten Zunahme, bei Flexi-
on von 30° auf 90° mit Muskelaktivitidt noch zu einer signifikanten (p < 0,05) Zunahme

der Knorpelkontaktflachengrofen.

Der Einfluss der Muskelaktivitat auf die GréBe der Kontaktflachen ist in Tabelle 4.20
dargestellt. Bei 0° und 30° Knieflexion kommt es lediglich im lateralen Kompartiment
der femoro-tibialen Kontaktflachen zu einer signifikanten (p < 0,05) Zunahme. Die Gro-
Ben der femoro-patellaren Kontaktflichen erhohen sich unter Einfluss der extendieren-

den Muskelaktivitat signifikant (p < 0,05) nur bei 30° Flexion.

Gesund — Verdnderung Femoro-tibial: Femoro-tibial: Femoro-patellar
durch Muskeleinfluss medial [mm?] lateral [mm?] [mm2]
Muskelaktivitat 29387971 410360524 297828634
Muskelatvitat ST6LSTI BLEG4691#  3869=T8ISH
lg\)/?us(iirllzki?\i?ft mit 114,52 = 70,93 15,68 = 50,19 98,70 + 85,07

Tabelle 4.20: Verinderungen der Kontaktflichengréflen bei der gesunden Gruppe durch Mus-
keleinfluss bei 0°, 30° und 90° Knieflexion. Signifikanzen: # p < 0,05.

Die Knorpelkontaktflachen in der Gruppe mit schwerer Gonarthrose sind sowohl im
medialen als auch im lateralen femoro-tibialen Kompartiment jeweils hochst signifikant
(» <0,001) groBer als in der gesunden Vergleichsgruppe. Die femoro-patellaren Kontakt-
flichen sind in der Gruppe mit schwerer Gonarthrose ebenfalls groBer als in der gesun-
den Gruppe, signifikant (p < 0,05) bis héchst signifikant (p < 0,001) ist dies bei 0° und
30° Knieflexion (Tabelle 4.21).
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Kontaktfldchengrofien
Gonarthrose

Femoro-tibial:
medial [mm?]

Femoro-tibial:
lateral [mm?2]

Femoro-patellar
[mm?]

0° ohne Muskelaktivitéit
0° mit Muskelaktivitét
30° ohne Muskelaktivitét
30° mit Muskelaktivitéit
90° ohne Muskelaktivitat
90° mit Muskelaktivitét

752,71 = 143,20 ***1
830,50 = 149,74 ***1
530,46 = 103,27 ***1
628,02 + 156,17 ***1
459,13 = 72,12 ***1
501,568 £ 117,17 ***1

447,84 + 150,70 ***1
522,44 + 138,00 ***1
449,43 + 181,51 ***1
490,23 = 222,82 ***1
428,94 + 191,15 ***1
426,26 = 121,14 ***1

400,29 = 166,62 ***1
380,43 + 135,79 ***1
473,79 = 219,55 *1
582,88 + 114,09 ***1
510,31 = 115,52
558,33 + 187,77

Tabelle 4.21: Groe der femoro-tibialen und femoro-patellaren und Knorpelkontaktflachen

(Mittelwert + Standardabweichung) der Gruppe mit schwerer Gonarthrose bei 0°, 30° und 90°

Knieflexion, ohne und mit extendierender Muskelaktivitat. Signifikante Verinderungen gegen-

uber der gesunden Gruppe sind markiert: * p < 0,05; ** p < 0,005; *** p <0,001; T bzw. {: Zu-

nahme bzw. Abnahme.

Abbildung 4.4 stellt die Zahlenwerte fur die GroBen der Knorpelkontaktflachen gra-

phisch zusammen.
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Abbildung 4.4: Graphische Darstellung der GroBe der Knorpelkontaktflichen: mediales femo-
ro-tibiales Kompartiment (a), laterales femoro-tibiales Kompartiment (b) und femoro-patellares
Kompartiment (c) bei der gesunden Gruppe und bei der Gruppe mit schwerer Gonarthrose bei

0°, 30° und 90° Knieflexion, ohne und mit extendierender Muskelaktivitit.
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Diskussion

5.1 Femoro-tibiale Translation und Rotation

5.1.1 Diskussion der Methode

Die zur Analyse der femoro-tibialen Translation und Rotation im Kniegelenk entwickel-
te Methode verwendet ein Tibiaplateau-basiertes Koordinatensystem und eine epikon-
dyldre Achse, um femorale Bewegungen zu quantifizieren. Durch Einsatz der Haupt-
achsentransformation liasst sich auf elegante Weise ein geeignetes Schwerpunktsystem
(Koordinatensystem) fur das Tibiaplateau bestimmen. GroBler Vorteil dieses Verfahrens
ist die Unabhéngigkeit dieses Koordinatensystems von der Ausrichtung der Tibia im
Volumendatensatz und damit im Tomographen. Die durchgefiihrte Untersuchung zur
Reproduzierbarkeit zeigte, dass das Verfahren sowohl sehr reproduzierbar (maximaler
Variationskoeffizient der Intra-Untersucher-Reproduzierbarkeit: 8,11 %), als auch sehr
robust gegenuber kleinen Differenzen bei der Segmentierung ist. Wahrend die Berech-
nung des Schwerpunkts und der Koordinatenachsen vollautomatisch erfolgt, erfordert

die Segmentierung des Tibiaplateaus eine manuelle Kontrolle.

Die Berechnung der epikondyldren Achse des Femur hat sich als sehr genau herausge-
stellt (maximale Standardabweichung: 1,05 mm). Diese Technik erlaubt eine dreidimen-
sionale Bewegungsanalyse des gesamten Femur, beziehungsweise des medialen und la-
teralen Femurkondylus. Durch Transformation der epikondyldren Achse in das lokale
Tibiaplateau-basierte Koordinatensystem lassen sich unterschiedliche MRT-Datensitze

einzelner Kniegelenksstellungen miteinander vergleichen. Die in dieser Arbeit entwi-
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ckelte Methode verwendet Datensédtze mit sagittaler Schichtfihrung, ldsst sich aber
prinzipiell leicht auf Datensétze mit anderen Schichtfihrungen ubertragen. Die Be-
rechnung der epikondyldren Achse erfolgt halbautomatisch: Zur Reduzierung der Re-
chenzeit erfolgt eine Eingabe plausibler Startwerte durch den Benutzer. Die vorherge-

hende Segmentierung des Femur bedarf manueller Kontrolle.

Die hier vorgestellte Methode zur Analyse der femoro-tibialen Translation und Rotation
hat sich insgesamt als hochst genau herausgestellt. Die Verwendung einer epikondyléa-
ren Achse zur Beschreibung der femoro-tibialen Bewegung hat den Vorteil, dass dabei
der Einfluss der Knieflexion auf die Position der Achse sehr gering ist [Hollister et al.
1993 und Yoshioka et al. 1987]. Bei der hier vorgestellten Technik erfolgt die Bestim-
mung der epikondyldren Achse durch die dreidimensionale Rekonstruktion des Femur,
unter Beriicksichtigung der Morphologie des medialen und lateralen Kondylus. Dadurch
ist die Position der epikondyldren Achse vollkommen unabhéingig von der Beugestellung
des Gelenks. Zusitzlich zeigt diese Technik eine sehr hohe Reproduzierbarkeit und ist
durch ihre Dreidimensionalitat bisherigen zweidimensionalen Methoden tiberlegen [To-

do et al. 1999].

Eine Limitation der entwickelten Methode ist, dass durch die Akquisitionszeit von ca.
finf Minuten fir einen 3D-Datensatz derzeit keine dynamischen dreidimensionalen
Studien mit der MRT durchgefithrt werden koénnen. Echtzeituntersuchungen liefern
bisher nur zweidimensionale Einzelaufnahmen, aus denen sich jedoch die kniéchernen
Strukturen nicht rekonstruieren lassen. Somit beschreiben die vorliegenden Ergebnisse
die Situation bei statischer Belastung des Kniegelenks, ohne eine axiale Gelenkkom-
pression in Form des Korpergewichtes, welche gewohnlich zu einer Verminderung der

Translation bei der Knieflexion fithrt [Torzilli et al. 1994].

5.1.2 Femoro-tibiale Bewegungsmuster im gesunden Knie und bei

Gonarthrose

Mit dem in dieser Arbeit entwickelten Verfahren zur in-vivo-Analyse der femoro-tibialen
Translation und Rotation mit der offenen MRT konnte gezeigt werden, dass es im ge-

sunden Kniegelenk bei Flexion von 0° auf 90° zu einer signifikanten posterioren Trans-
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lation des Femur relativ zur Tibia kommt. Dabei weist der laterale Kondylus eine deut-
lich ausgepriagtere Translation gegeniiber dem medialen Kondylus, beziehungsweise
dem Femurzentrum auf. Dieses unterschiedliche Translationsverhalten des lateralen
und medialen Femurkondylus bei Knieflexion wurde ebenfalls in anderen Studien be-
obachtet. So konnten Iwaki et al. [2000] und Pinskerova et al. [2000] ein dhnliches
Translationsverhalten in einer MRT-Studie mit Kniepriaparaten nachweisen. Die erhoh-
te posteriore Translation des lateralen Femurkondylus bei Knieflexion beschrieben auch
Todo et al. [1999] anhand von zweidimensionalen MRT-Schichtbildern, DeFrate et al.
[2004] anhand eines dreidimensionalen Kniemodells sowie Asano et al. [2001] und Reu-
ben et al. [1989]. Auf Grund der unterschiedlichen Translationsbewegungen des media-
len und lateralen Femurkondylus kommt es bei Knieflexion von 0° auf 90° zu einer sig-
nifikanten AuBenrotation des Femur. Dieses Ergebnis steht sowohl in Ubereinstimmung
mit den Voraussagen unterschiedlicher Kniemodelle [Li et al. 1999, MacWilliams et al.
1999, O’Connor et al. 1989 und Wilson et al. 1998] als auch in Ubereinstimmung mit
Untersuchungen am Lebenden. So konnten Patel et al. [2004] in einer Hochfeld-MRT-
Studie mit gesunden Freiwilligen zeigen, dass die Rotation, ausgehend von der Knie-
streckung, bis zu einem Flexionswinkel von etwa 40° ansteigt und bei weiterer Knie-
beugung wieder abnimmt, was mit den hier vorgestellten Werten vereinbar ist. Auch
der ermittelte Einfluss einer extendierenden Muskelkraft auf die femoro-tibiale Bewe-
gung im Kniegelenk im Sinne einer posterioren Translation sowie einer AuBlenrotation

des Femur steht in Einklang mit Angaben in der Literatur [Hirokawa et al. 1992].

Daruber hinaus konnte in dieser Arbeit gezeigt werden, dass schwere Gonarthrose zu
veridnderten femoro-tibialen Bewegungsmustern im Kniegelenk fihrt. Hier zeigen sich
wihrend der Knieflexion vor allem eine signifikante Reduzierung der Dorsaltranslation
des Femurzentrums und des lateralen Kondylus sowie eine verminderte Aullenrotation
des Femur. Zur Translation und Rotation bei Gonarthrose existieren bis jetzt nur wenig
quantitative Daten [Hinterwimmer et al. 2004]. Brage et al. [1994] und Wada et al.
[1996] beschreiben eine reduzierte femoro-tibiale Translation bei gleichzeitig verringer-
ter Rotation wiahrend der Knieflexion in fortgeschrittenen Stadien der Gonarthrose, was

mit den Resultaten der hier entwickelten Methode vereinbar ist.
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5.2 Patellakinematik

5.2.1 Diskussion der Methode

Das Verfahren, zur Bestimmung der Hauptachsen eines starren Korpers, kommt auch
bei der hier vorgestellten Methode zur Berechnung eines Patella-basierten Koordinaten-
systems zur Anwendung, bei dem die Rekonstruktion der Patella als lokales Bezugssys-
tem definiert wird. Die femoralen Referenzpunkte werden iiber eine dreidimensionale
Euklidische Distanztransformation bestimmt. Auch hier konnte mit einer Studie die
hohe Intra-Untersucher-Reproduzierbarkeit des Patella-basierten Koordinatensystems
(maximaler Variationskoeffizient: 9,86 %) und der femoralen Referenzpunkte (maxima-
ler Variationskoeffizient: 1,35 %) nachgewiesen werden. Die berechneten Werte fiir den
patello-femoralen Winkel, den Patella-Tilt, den Patella-Shift, die Hohe der Patella uber
dem Tibiaplateau und den Sulkuswinkel sind zunéchst dreidimensional, kénnen aber
zur besseren Interpretation und Vergleichbarkeit auf beliebige zweidimensionale ana-
tomische Ebenen projiziert werden. Im Gegensatz zur Berechnung der epikondylaren
Achse erfolgen samtliche Berechnungen zur Patellakinematik vollautomatisch. Vor-
raussetzung ist wiederum eine vorhergehende Segmentierung der knéchernen Struktu-

ren.

Die entwickelte Methode ermoglicht eine in-vivo-Analyse der komplexen Bewegungs-
muster der Patella im Kniegelenk unter Verwendung der offenen MRT. Im Vergleich zu
konventionellen Réntgenuntersuchungen des patello-femoralen Gelenks [Elahi et al.
2000, Harrison et al. 1994 und Laurin et al. 1978], welche nur 2D-Abbildungen eines
3D-Objektes erzeugen, erlaubt die hier entwickelte Technik eine dreidimensionale,
quantitative Bestimmung der Patellakinematik. Die Untersuchung des patello-
femoralen Gelenks durch prinzipiell dreidimensionale bildgebende Verfahren wie die CT
und die MRT [Brossmann et al. 1993, Pinar et al. 1994a und Schutzer et al. 1986] er-
moglicht ohne entsprechende Bildverarbeitungsmethoden keine dreidimensionale Ana-
lyse und unterliegt damit praktisch den Einschriankungen zweidimensionaler Verfahren
im Sinne von Projektionsartefakten. Mehrere Autoren wiesen deshalb auf die Notwen-
digkeit dreidimensionaler Verfahren bei der Analyse der Patellakinematik hin [Hee-
gaard et al. 2001 und Sheehan et al. 1999]. Da Symptome patello-femoraler Krankheits-

bilder oft erst ab Flexionswinkeln von mehr als 45° auftreten [Fukui et al. 2003 und Pi-
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nar et al. 1994b], eignen sich geschlossene MRT-Systeme nur bedingt fiir eine Analyse.
Die Verwendung der offenen MRT dagegen erlaubt eine Analyse der Kinematik in un-
terschiedlichen Flexionsstellungen des Kniegelenks [Schmid et al. 2002 und Steiner et
al. 2001]. Zusatzlich ermoglicht die offene MRT eine Analyse des Gelenks, unter dem
Einfluss neuromuskuliarer Kontrollmechanismen im Sinne von unterschiedlicher Mus-
kelstimulation. Der Einfluss der Muskulatur auf die Bewegungsmuster im Kniegelenk
scheint besonders bei der patello-femoralen Kinematik eine wichtige Rolle zu spielen

[Fukui et al. 2003 und Mubhle et al. 1999].

Wie schon bei der Bestimmung der femoro-tibialen Translation und Rotation, liegt ein
Nachteil der vorgestellten Methode darin, dass aufgrund der Akquisitionszeit im Minu-

tenbereich das Kniegelenk unter statischen Bedingungen analysiert wird.

5.2.2 Patellakinematik im gesunden Knie und bei Gonarthrose

Der direkte Einfluss der Knieflexion auf den patello-femoralen Winkel zeigt sich in einer
hochst signifikanten Zunahme des patello-femoralen Winkel bei sdmtlichen Flexionsbe-
wegungen. Zusitzlich kommt es bei Knieflexion ab 30° zu einer signifikanten Zunahme
des Patella-Tilt und bei Flexion von 0° bis 30° zu einer signifikanten Abnahme des
zweldimensionalen Sulkuswinkels. Im Wesentlichen stimmen die mit der hier vorge-
stellten Methode errechneten Parameter der gesunden Gruppe fir den patello-
femoralen Winkel, den Patella-Tilt, den Patella-Shift und den zweidimensionalen Sul-
kuswinkel mit in der Literatur angegebenen Daten iiberein [Koh et al. 1992, Lee et al.
1997, Mizuno et al. 2001 und Tennant et al. 2001]. So beschreiben Mizuno et al. [2001]
in einer Préparatestudie eine signifikante Zunahme von Patella-Shift und Patella-Tilt
wiahrend Knieflexion von 20° auf 80°. Koh et al. [1992] zeigen in einer Studie mit am
Knochen fixierten Markern, dass es bei Knieflexion von 0° auf 50° zu einer Zunahme des
patello-femoralen Winkels von 30° und zu einer Zunahme des Patella-Tilt von ca. 10°

kommt. Beide Studien stehen mit den hier vorgestellten Ergebnissen im Einklang.

In der Gruppe mit schwerer Gonarthrose zeigt sich vor allem eine signifikante Erho-
hung des Patella-Shift nach lateral. Zur Patellakinematik bei Gonarthrose existieren in

der Literatur bis jetzt keine Vergleichswerte.
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5.3 Femoro-tibiale und femoro-patellare Kontaktflachen

5.3.1 Diskussion der Methode

Die vorgestellte Methode zur Bestimmung der femoro-tibialen und femoro-patellaren
Kontaktflachengrélen basiert auf einer schichtweisen Segmentierung entsprechender
Pixel in den MRT-Bildern. Der entwickelte Rekonstruktionsalgorithmus erzeugt aus der
Segmentierungsinformation eine triangulierte Oberflache, die zur Fliachenberechnung
verwendet wird. Die Intra-Untersucher-Reproduzierbarkeit dieser Methode war sehr
hoch (maximaler Variationskoeffizient: 3,99 %). Das Verfahren hat den Vorteil, dass es
auf anisotrope Datensétze angewendet werden kann, da eventuelle Unterschiede zwi-
schen Bildauflésung und Schichtdicke bei der Oberflachenrekonstruktion automatisch

berticksichtigt werden.

Auch hier besteht der groBle Vorteil darin, dass mit dieser Methode die Kontaktflachen
in-vivo und in unterschiedlichen Flexionswinkeln des Kniegelenks bestimmt werden
koénnen. Dass mit der MRT valide Aussagen zur Bestimmung der GréBe von Knorpel-
kontaktflachen moglich sind, konnte bereits in einer Studie gezeigt werden [Hinter-
wimmer et al. 2005]. Die Verwendung der offenen MRT erlaubt zudem die Analyse der
Kontaktflichen wihrend der Aktivierung unterschiedlicher Muskelgruppen. Mit der
hier vorgestellten Methode lassen sich somit KontaktfliachengréBen im Kniegelenk
bestimmen, die sich verldsslich mit Ergebnissen invasiver, beziehungsweise strahlen-
belastender Verfahren wie der Druckmessfolientechnik oder der Stereophotogrammetrie
vergleichen lassen [Ateshian et al. 1994, Cohen et al. 1999 und Perie und Hobatho
1998]. Auch hier beschreiben die vorliegenden Ergebnisse die Situation bei statischer

Belastung des Kniegelenks, d. h. ohne axiale Krafteinwirkung auf das Gelenk.

5.3.2 Femoro-tibiale und femoro-patellare Kontaktflaichen im

gesunden Knie und bei Gonarthrose

In der Literatur finden sich bis jetzt nur wenige Studien zur Gréfle der femoro-tibialen

Knorpelkontaktflachen. Patel et al. [2004] beschreiben in einer MRT-Studie eine signifi-
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kante Verringerung der femoro-tibialen Kontaktflachen wahrend Knieflexion von 0° auf
60° im medialen Kompartiment (von 374 mm?2 auf 308 mm?2), wiahrend es im lateralen
Kompartiment zu keiner signifikanten Verdnderung der Kontaktflichen (276 mm?2)
kommt. Dies steht mit den in dieser Arbeit vorgestellten Ergebnissen qualitativ und

quantitativ sehr gut im Einklang.

Auch die hier ermittelten GréBen fir die femoro-patellaren Kontaktflichen gesunder
Probanden liegen im Rahmen von Werten, die in der Literatur angegeben werden [Co-
hen et al. 1999 und Hsieh et al. 2002]. Auffillig sind die deutlich ausgepragten Groflen-
zunahmen der femoro-patellaren Kontaktflichen bei Knieflexion. So beschreiben Patel
et al. [2003] in einer in-vivo-Studie mit der MRT eine mittlere Veridnderung der femoro-
patellaren Kontaktfldchen bei Flexion von 0° auf 60° wihrend Muskelaktivitiat von
126 mm?2 auf 560 mm?2. In der hier vorliegenden Untersuchung ergab sich eine Veridnde-
rung der femoro-patellaren Kontaktflachen bei Flexion von 0° auf 90° wihrend Muskel-
aktivitdt von 171 mm?2 auf 458 mm?2. Diese GrofBenzunahme fallt etwas geringer aus, ist
jedoch hochst signifikant. Salsich et al. [2003] geben in einer MRT-Studie bei gesunden
Probanden ebenfalls eine deutliche Vergréferung der femoro-patellaren Kontaktflachen
bei Knieflexion von 0° auf 60° an und untersuchten zusétzlich den Einfluss von Muskel-
aktivitat auf die GroBe der Kontaktflichen. Danach kommt es durch extendierende
Muskelaktivitit zu keiner nennenswerten Erhéhung der femoro-patellaren Kontaktfla-

chengroflen. Auch dieses Ergebnis steht mit den Resultaten dieser Arbeit im Einklang.

Dariiber hinaus zeigt der Vergleich zwischen der gesunden Probanden-Gruppe und den
Patienten mit schwerer Gonarthrose eine sehr deutliche Zunahme der Kontaktflachen-
groflen bei den Arthrosepatienten. Laut aktueller Literaturiubersicht existieren keine
Untersuchungen, die Verdnderungen femoro-tibialer und femoro-patellarer Knorpelkon-
taktflachen bei schwerer Gonarthrose in-vivo quantifizieren. Weitere Untersuchungen
mussen zeigen, ob die signifikanten Zunahmen der Kontaktflichen aus einer Verdnde-
rung der Oberflichenform der beteiligten Knorpel und damit aus dem Knorpelverschleil3

bei Kniegelenksarthrose resultieren.

Damit kénnen die beschriebenen Bildverarbeitungsmethoden zum Verstidndnis von
Entwicklung und Verlauf der Gonarthrose beitragen. Zukiinftig konnen die hier vorge-
stellten Techniken und Ergebnisse objektivieren, ob achskorrigierende Operationen die

biomechanischen Verdnderungen bei Arthrose-Patienten beheben kénnen.
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Schlussfolgerung

Mit den in dieser Arbeit vorgestellten dreidimensionalen Bildverarbeitungsmethoden
steht eine reproduzierbare Technik zur Verfigung, die es ermoglicht, folgende biome-

chanische Merkmale im Kniegelenk in-vivo zu quantifizieren:

1. Die femoro-tibiale Translation und Rotation
2. Die Kinematik der Patella

3. Die GroBlen der femoro-tibialen und femoro-patellaren Knorpelkontaktflachen

Die entwickelten Methoden erwiesen sich als sehr genau und wurden bereits in mehre-
ren klinischen Studien eingesetzt [Bringmann et al. 2000, Hinterwimmer et al. 2004

und 2005 und von Eisenhart-Rothe et al. 2004a und 2004b].

Als Grundlage dienen digitale, dreidimensionale MRT-Volumendatensitze des Kniege-
lenks. Fur die Entwicklung und Anwendung der Methode wurden Bilddatensitze aus
einem offenen MRT-System verwendet. Die offene MRT ermdglicht eine Bilddatenak-
quirierung des Kniegelenks sowohl in unterschiedlichen Flexionsstellungen, als auch
wihrend gleichzeitiger Aktivierung der Beinmuskulatur. Es wurden Kniegelenke von 18
gesunden Freiwilligen und 10 Patienten mit schwerer Gonarthrose in jeweils drei unter-
schiedlichen Flexionsstellungen (0°, 30° und 90°), ohne und mit extendierender Muskel-

aktivitat, im offenen MRT-System untersucht.
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Femoro-tibiale Translation und Rotation

Die Bestimmung der femoro-tibialen Translation und Rotation erfolgt durch Analyse
von Datensitzen eines Kniegelenks in unterschiedlichen Flexionsstellungen. Die drei-
dimensional rekonstruierte Tibia wird als Bezugssystem definiert und die Position des
Femur relativ zur Tibia durch eine epikondyldre Achse bestimmt. Die Lage dieser Achse
ist nur von der Morphologie der knéchernen Struktur des Femur abhéingig und damit

unabhéingig von der Gelenkstellung und Position des Femur im Datensatz.

Die Ergebnisse zeigen, dass es bei Knieflexion von 0° auf 90° im gesunden Kniegelenk
zu einer Translation des Femur nach posterior kommt, wobei diese Bewegung fiir den
lateralen Kondylus ausgepragter ist. Dadurch kommt es zu einer AulBenrotation des
Femur. Extendierende Muskelaktivitat verringert das Ausmal} der Translations- und
Rotationsbewegung bei Knieflexion. Im Gegensatz zu den gesunden Probanden zeigen
die Patienten mit schwerer Gonarthrose, besonders fiir den lateralen Kondylus, eine

deutlich verringerte Dorsaltranslation und damit keine Aullenrotation mehr.

Kinematik der Patella

Zur Bestimmung der Patellakinematik wird die dreidimensionale Rekonstruktion der
Patella als Bezugssystem definiert und ein Patella-basiertes Koordinatensystem einge-
fihrt. Der Bezug zum Femur entsteht durch femorale Referenzpunkte, wie medio- und
lateroventralster Kondylenpunkt sowie den tiefsten Punkt der femoralen Gleitbahn.
Diese Punkte werden mit Hilfe der dreidimensionalen Euklidischen Distanztransforma-
tion automatisch detektiert. Daraus koénnen die Parameter patello-femoraler Winkel,
Patella-Tilt, Patella-Shift, Hohe der Patella tber dem Tibiaplateau und Sulkuswinkel

quantitativ bestimmt werden.

Im gesunden Kniegelenk erfahren alle Parameter (auBer dem Sulkuswinkel) bei Knie-
flexion von 0° auf 90° eine Zunahme. Bei extendierender Muskelaktivitat ist diese Zu-
nahme weniger ausgepragt. Der Sulkuswinkel verringert sich bei Knieflexion unter Ein-
fluss von Muskelaktivitat etwas deutlicher als ohne. Bei schwerer Gonarthrose kommt
es wihrend der Knieflexion zu einer Zunahme des Patella-Tilt und des Patella-Shift

nach lateral.
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Femoro-tibiale und femoro-patellare Knorpelkontaktflachen

Die Bestimmung der GréBen der femoro-tibialen und femoro-patellaren Knorpelkontakt-
flachen erfolgt durch dreidimensionale Rekonstruktion der Kontaktflichen mittels Tri-
angulierung: Die zu Kontaktflachen gehérenden Volumenelemente werden in den MRT-
Datenséatzen schichtweise markiert. Aus diesen Markierungen werden abhéngig von
Auflésung und Schichtdicke des Datensatzes Dreiecke gebildet, die anschliefend zu ei-
ner Oberflache zusammengesetzt werden. Die Oberflachengréfle wird durch Aufsum-

mieren der Dreiecksflichen berechnet.

Die Ergebnisse zeigen, dass es bei Knieflexion von 0° auf 90° zu einer Verkleinerung der
femoro-tibialen Kontaktflichen kommt. Diese Verkleinerung betrifft hauptsichlich das
mediale Kompartiment. Die femoro-patellaren Kontaktflichen nehmen dagegen bei
Knieflexion deutlich zu. Die Kniegelenke der Arthrose-Patienten weisen in allen Ge-

lenkstellungen deutlich groBere femoro-tibiale und femoro-patellare Kontaktflachen auf.

Mit den in der vorliegenden Arbeit entwickelten Bildverarbeitungsmethoden konnte der
Einfluss von Knieflexion und Muskelaktivitat auf die Biomechanik im Kniegelenk nach-
gewiesen werden und gezeigt werden, dass es bei schwerer Gonarthrose zu signifikant

veranderten biomechanischen Bewegungsmustern im Kniegelenk kommt.

Damit ermoglichen die vorgestellten Methoden eine Objektivierung biomechanischer
Veranderungen im Kniegelenk und kénnen so zum Verstidndnis von Entwicklung und

Verlauf von Knieverletzungen und -erkrankungen beitragen.
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