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1 Einleitung

Der hyaline Gelenkknorpel gewdhrleistet dank seines hohen Wassergehalts und seiner Fahig-
keit zum hydrostatischen Druckaufbau eine gleichmaRige Kraftverteilung von der Gelenkflache
auf den subchondralen Knochen und eine beinahe reibungslose Bewegung der Gelenkkorper
(Adeeb et al. 2004; Graindorge et al. 2005; Mow et al. 1993). Diese biomechanischen Eigen-
schaften des hyalinen Knorpels kdnnen bis heute durch kein artifizielles Material nachgeahmt
werden (Buckwalter et al. 1998a, b; Clouet et al. 2009; Hunziker 2002).

Osteoarthrose und Knorpelverletzungen haben in den Industrielandern groRe gesundheitliche
und soziookonomische Folgen (Statistisches Bundesamt 2010). Tissue-engineering-basierte
Ansatze oder osteochondrale Transplantation spielen dabei, neben medikamentésen Therapie-
versuchen, eine grof3e Rolle (Hunziker 2002; Trattnig et al. 2009). Vor diesem Hintergrund ist
es wichtig, die biomechanischen Verhéltnisse zu verstehen, die in dem Zielgewebe (Knorpel)
herrschen, in welches das Transplantat oder das kiinstlich erzeugte Gewebe verpflanzt wird.

Es ist bekannt, dass der Metabolismus von Chondrozyten auf Anderungen der biomecha-
nischen Verhaltnisse reagiert (Buschmann et al. 1999; Kim et al. 1995; Quinn et al. 1998; Sah
et al. 1989; Urban 1994; Wong et al. 1997). Daher kann die Kenntnis von mechanischen De-
formationen in vivo zu einem besseren Verstandnis dieser mechanobiologischen Vorgange fih-
ren. Diese Kenntnis kann des Weiteren fiir die optimale mechanische Stimulation der Zellen
(Chrondrozyten) in den Gewebekulturen sowie in den Knorpeltransplantaten hilfreich sein.
Mechanische Eigenschaften und das Deformationsverhalten des Gelenkknorpels wurden in In-
vitro-Experimenten ausfihrlich untersucht (Mow et al. 1993). Diese In-vitro- / EX-vivo-
Experimente kdnnen jedoch nur Naherungswerte fur die In-vivo-Deformation des Gelenkknor-
pels liefern, unter anderem, weil die Belastungen, welche unter dynamischen und statischen
Bedingungen im Gelenk herrschen, zum Teil nicht exakt bekannt sind. AuRerdem flihren die
Komplexitét der Gelenkkinematik und die Inkongruenz an den Knorpel-Knorpel-Grenzflachen
zu einer zeitlich sowie raumlich ungleichmaRigen Verteilung der Druckverhéltnisse im Gelenk,
welche die tatsdchliche Deformation des Gelenkknorpels unter In-vivo-Verhaltnissen beein-
flusst (Eckstein et al. 1997b; von Eisenhart et al. 1999).

Die Magnetresonanztomographie (MRT) und dreidimensionelle (3D) Bildbearbeitung-

und -analyseverfahren ermdglichen die Messung der Knorpelmorphologie und Deformation im




intakten Gelenk (Eckstein et al. 2006b; Eckstein et al. 2001). Unter In-situ-Bedingungen an
menschlichen Praparaten wurde gezeigt, dass der patellare Knorpel in den ersten Sekunden bis
Minuten der statischen Belastung nur geringfugig deformiert wird (Herberhold et al. 1999).
Dies ist auf den hydrostatischen Druckaufbau im Knorpel zuriickzufiihnren (Ateshian et al.
1994). Auch nach mehreren Stunden statischer Belastung verformte sich der patellare Knorpel
weiter, ohne ein Equilibrium zu erreichen. Auch die Erholung von dieser statischen Belastung
nahm im Experiment mehrere Stunden in Anspruch (Herberhold et al. 1999).

Die In-vivo-Deformation des patellaren Knorpels nach tiefen Kniebeugen betrégt 5-6 %
(Eckstein et al. 1998b). Mindestens 90 Minuten sind notwendig, damit der Knorpel sich von
der Deformation erholt und seine Ausgangsdicke wieder erlangt (Eckstein et al. 1999). Stati-
sche Belastung (Hocken) fiihrt zu einer geringeren Deformation als dynamische Belastung
(Kniebeugen) (Eckstein et al. 2000a). Dosisabhéngiges Ausmall der Deformation des patellaren
Knorpels wurde nach unterschiedlichen physiologischen Aktivitaten beobachtet und spiegelte
die Intensitat der jeweiligen Aktivitat wider (Eckstein et al. 2005).

Die In-vivo-Deformation des tibiofemoralen Knorpels wurde weniger ausfihrlich als die-
jenige des patellaren Knorpels untersucht. Die beobachtete Deformation war insgesamt gerin-
ger als diejenige des patellaren Knorpels, welche in einer dhnlichen Belastungssituation beo-
bachtet wurde (Eckstein et al. 2005). Auch wenn bei knorpelgesunden Probanden keine signifi-
kanten diurnalen Unterschiede im VVolumen des femoralen Knorpels festgestellt werden konn-
ten, so wurden doch kleine regionale Unterschiede in der Verteilung der Dicke des femoralen
Knorpels zwischen den morgendlichen und abendlichen Messungen beobachtet (Waterton et al.
2000).

Das Ziel der vorliegenden Arbeit war es, erstmalig die Dickendnderung des Kniegelenk-

knorpels nach einer néchtlichen Ruhephase zu charakterisieren.




2 Allgemeine Grundlagen und Literaturibersicht

2.1 Aufbau und Funktion des Knorpels

Man unterscheidet nach Aufbau und Eigenschaften drei Arten von Knorpelgewebe:

e Hyaliner Knorpel (z. B. Gelenke, Rippenbogen, Epiphysenfuge, Trachea, Nasenschei-
dewand);

e Faserknorpel (z. B. Bandscheiben, Symphyse, Meniskus);

e Elastischer Knorpel (z. B. Ohrmuschel, Kehldeckel, Bronchien).

Die vorliegende Arbeit befasst sich mit der Untersuchung des hyalinen Gelenkknorpels.

Das hyaline Knorpelgewebe stellt, mechanisch gesehen, ein multiphasisches Material dar, wel-
ches aus zwei Hauptphasen besteht: einer aus Wasser und Elektrolyten (Na*, K*, Ca%*, Cl- etc.)
bestehenden flissigen Phase und einer aus Kollagenen und Proteoglykanen bestehenden soli-
den Phase, namlich der Matrix (Lai et al. 1991; Mow et al. 1984; Mow et al. 1992). Die Inter-
aktion der makromolekularen organischen Matrix und der interstitiellen Flissigkeit bestimmt
die biomechanischen Eigenschaften dieses multiphasischen Gewebes.

Der hyaline Knorpel ist durch folgende morphologische Eigenschaften charakterisiert:

1. Er besitzt keine Innervation. Die Konsequenz daraus ist, dass weder Schmerz noch Er-
midung noch das Erreichen der Belastbarkeitsgrenzen wahrgenommen werden kénnen
(Benedek 2006).

2. Er weist keine Blutversorgung auf. Daher kénnen Sauerstoff, Nahrstoffe sowie Stoff-
wechselprodukte lediglich tber lange Diffusionsstrecken zu den Knorpelzellen gelan-
gen bzw. von dort abtransportiert werden (Benedek 2006).

3. Die reifen Knorpelzellen sind nicht teilungsféhig (Poole 1997). Da der Knorpel relativ
zellarm ist (altersabhdngig zwischen 1 und 3 % der Gesamtmenge), muss jeder
Chondrozyt eine hohe Leistung bei der Produktion extrazelluldrer Substanzen erbrin-

gen.

2.2 Die extrazellulare Matrix

Die extrazellulare Matrix (EZM) des hyalinen Knorpels besteht zu ca. 70-85 % aus Wasser
(Mow et al. 1984) und aus einem Netzwerk von strukturellen Makromolekiilen, vor allem von
Kollagenen (10-20 %), Proteoglykanen (5-7 %), und weiteren organischen Bestandteilen (Pro-

teine, Glykoproteine und Lipide). Die Anteile der EZM werden von den Chondrozyten in den




Extrazellularraum sezerniert. Diese sind auch am Abbau der EZM beteiligt und sezernieren die
dafiir verantwortlichen abbauenden Enzyme wie z. B. Matrix-Metalloproteinasen. Wahrend die
EZM in anderen Geweben und Organen architektonische und formgebende Funktionen innehat
und fur die Organfunktion eine untergeordnete Rolle spielt, ist sie im Knorpel flr seine biome-

chanische Funktionalitat unabdingbar.

Chondrozyten regulieren die VVorgange in der EZM und werden ihrerseits durch die Vor-
génge in der EZM in ihrer Funktion beeinflusst. Die EZM kann z. B. Zellaktivitaten wie Adhé-
sion, Zellproliferation und -differenzierung mit beeinflussen (Villanueva et al. 2009). Diese
Wechselwirkungen erfolgen entweder direkt Gber Zellrezeptor-Matrix-Bindungen (Integrine,
CD44, Annexin V) oder indirekt Gber assoziierte Faktoren, wie Cytokine (IL 1, IL-8 TNF-a),
Wachstumsfaktoren (IGF-1, TGF-R8) und die auf die Matrix einwirkenden Enzyme sowie deren
Inhibitoren (Denker et al. 1995; Trippel 1995). Der Knorpel ist stindig mechanischen Reizen
ausgesetzt und reagiert auf diese. Die auf den Knorpel einwirkenden mechanischen Krafte mo-
difizieren den Metabolismus, die Genexpression und somit auch die Sekretion der parakrinen
Botenstoffe, wie z. B. der Cytokine usw. (Kim et al. 1994; Sah et al. 1991; Sah et al. 1990; Sah
et al. 1989).

2.2.1 Kollagene

Kollagene sind fibrillare Proteine, sie machen zwei Drittel des Trockengewichts des Knorpels
beim Erwachsenen aus (Eyre 2004). Die Kollagenmolekile bilden ein fibrillares Netzwerk
(Eyre 2002). In diesem Geflecht sind Glykoproteine, Proteoglykane und Hyaluronsédure inte-
griert. Dieser Aufbau verleint dem Gewebe Form und Zugfestigkeit (Eyre 2002). Das
Kollagennetzwerk ist auflerdem wichtig fir die Aufrechterhaltung der Knorpelhomdostase
(Eyre 2004) und kann Stress, Flussigkeitsdruck und Flussgeschwindigkeit um die Chondrozy-
ten modulieren (Korhonen et al. 2006).

Mindestens 27 unterschiedliche Kollagentypen sind identifiziert worden, die sich in ihrer
Funktion und Struktur voneinander unterscheiden (Eyre 2004). Das Typ - (85 %), Typ VI-
(5 %), Typ I1X- (2 %), Typ X- und Typ XI-Kollagen kommen in der EZM vor.

Die Interaktionen zwischen Kollagen Typ Il und Typ IX verleihen dem Knorpel seine mecha-
nische Integritat (Eyre et al. 2002). Durch die Chondroitinsulfat-Proteoglykan-Seitenketten des
Kollagen Typ IX nimmt die Oberflache der Typ-I1-Kollagenfibrillen einen hydrophilen Charak-
ter an. Somit verleiht das Kollagen Typ 1X dem Gelenkknorpel eine hydrophile Oberflache, die

mit der Synovialflissigkeit (Gelenkschmiere) interagiert. Die Zusammensetzung der




Kollagenfibrillen variiert in Abhangigkeit von der Knorpelzone (Rudert et al. 1998a; Rudert et
al. 1998b).

2.2.2 Proteoglykane

Proteoglykane sind Glykoproteine, die jeweils aus einem Kernprotein (core protein), und meh-
reren an dieses Kernprotein kovalent gebundenen Gylkosaminoglykan-Seitenketten (GAG-
Seitenketten) bestehen (Knudson et al. 2001). In der extrazellularen Matrix des hyalinen Ge-
lenkknorpels kommen neben den aggregierenden Proteoglykanen, wie z. B. Aggrecan und
Versikan, auch verschiedene kleine, nicht-aggregierende Proteoglykane vor, wie z. B. Dekorin,
Biglykan, Fibromodulin, Perlekan und Superficial Zone Protein (SZP) (Knudson et al. 2001,
Schumacher et al. 1999).

Glykosaminoglykan-Ketten der Proteoglykane sind unverzweigte Polysaccharidketten, die
aus sich wiederholenden Disacchariden bestehen. Es gibt vier Hauptgruppen: (1)
Hyaluronsaure, (2) Chondroitinsulfat und Dermatansulfat, (3) Heparansulfat, und (4)
Keratansulfat. Im hyalinen Knorpel kommen vorwiegend Hyaluronsdure, Chondroitinsulfat
und Keratansulfat vor.

Glykosaminoglykane sind hydrophile Molekile. Sie haben deshalb im Vergleich zu ihrer
Masse ein sehr grofRes Volumen und bilden auch bei niedrigen Konzentrationen in Wasser ein
hydriertes Gel, das die Diffusion von Nutrienten, Metaboliten, Hormonen, Zellen usw. zulasst.
Aufgrund der Sulfat (SO37)- und Carboxyl (COO~)-Gruppen sind GAGs negativ geladen. Sie
stoRBen daher einander und Anionen, wie z. B. Chlorid, ab. Die hohe Anzahl der negativen La-
dungen fuhrt zwecks Elektroneutralitat zur Bildung einer Kationenwolke (hauptsdchlich Na*)
um diese GAG-Ketten. Diese hohe lonenkonzentration in der Matrix fuhrt zur osmotischen
Diffusion des Wassers in die Matrix. Sie hélt den Donnan-osmotischen Druck aufrecht (Lai et
al. 1991). Diese Hydratation der polyanionischen Proteoglykane baut einen Quellungsdruck auf
(Broom et al. 1990; Mow et al. 1980). Kollagenfibrille kdnnen den Zugkraften Widerstand leis-
ten, die durch den Quellungsdruck oder duRRere Krafteinwirkung entstehen (Broom et al. 1990;
Maroudas 1976).

Die Seitenketten der Proteoglykane leisten durch Reibungskréfte dem Fluss von intersti-
tieller Fllssigkeit Widerstand (Comper et al. 1990). Die Glykosaminoglykane sind deshalb fur
die geringe Permeabilitdt und Kompressibilitat von wesentlicher Bedeutung (Helminen et al.
2000). Die Glykosaminoglykan-Konzentration ist im Gelenkknorpel an h&ufig belasteten Stel-
len hoher als an selten belasteten Stellen (Rogers et al. 2006).




2.3 Architektur des hyalinen Knorpels (Ultrastruktur des Knorpels)

Die Zusammensetzung und Struktur des Knorpels ist unterschiedlich, abhangig von der Distanz
zur Oberflache. Der hyaline Gelenkknorpel wird generell in 4 Schichten eingeteilt.

Die Zone |, die oberflachliche Zone, (Superfizialschicht, tangentiale Zone), die 10-20 %
der Gesamtdicke ausmacht, enthalt hauptsachlich Wasser (75-80 %) und Kollagen (85 % des
Trockengewichts) (Clark 1990). Der Wasser- und Kollagengehalt nimmt in den tieferen
Schichten ab. Der Proteoglykangehalt verhalt sich jedoch umgekehrt proportional. Deshalb ist
in der oberfachlichen Zone die Aggrecankonzentration am geringsten (Akizuki et al. 1987;
Akizuki et al. 1986). Die Kollagenfasern und Knorpelzellen liegen hier parallel zur Oberfl&che
(Hunziker et al. 2002). Diese Anordnung der Kollagenfasern schiitzt den Knorpel vor Scher-
kraften, die wahrend der Bewegung entstehen (Akizuki et al. 1987; Zhu et al. 1993).

Die Zone 1, die Ubergangszone, nimmt ca. 40-60 % der Gesamtdicke des Knorpels ein.
Hier sind die Chondrozyten in kleineren Gruppen angeordnet und haben eine spharische Form.
In dieser Zone sind die Kollagenfasern dicker und eher wahllos orientiert (Aspden et al. 1985;
Hunziker et al. 2002).

Die Zone Ill, die Radiarzone, macht etwa 30 % der Gesamtdicke aus. Hier stehen die
Zellen senkrecht zur Oberflache und haben eine ellipsoide Form (Redler et al. 1975). Die
Proteoglykankonzentration ist in dieser Schicht am hdchsten und der Wassergehalt am nied-
rigsten. Die Kollagenfasern biindeln sich zu der Oberflache in senkrecht (radiar) verlaufenden
Bundeln. Diese durchstoRen die ,, Tidemark®” (Redler et al. 1975) und inserieren in dem kalzifi-
zierten Knorpel und in der subchondralen Knochenplatte. Die Tidemark bildet die Grenze zwi-
schen der nicht-kalzifizierten Zone IV und der kalzifizierten Matrix.

In der Zone 1V, der Mineralisationszone, lagern sich Kalziumkristalle in die extrazellula-
re Matrix ein. Die feste Verankerung der Kollagenfibrillen in der kalzifizierten Zone erlaubt
eine Lastubertragung von der Knorpelschicht auf die subchondrale Knochenplatte (Redler et al.
1975).

Das inhomogene Verteilungsmuster des Kollagens und der Proteoglykane fuhrt dazu,
dass unterschiedliche Knorpelschichten unterschiedliches biomechanisches Verhalten in Bezug
auf mechanische Belastung, Flussigkeitstransport, Metabolismus etc. zeigen (Wong et al.
2003).




2.4 Mechanische Eigenschaften des Gelenkknorpels

Der Gelenkknorpel hat die Aufgabe, Gelenkskrafte gleichmé&Rig an die subchondralen Knochen
zu Ubertragen und, zusammen mit der Synovialfliussigkeit, eine weitestgehend reibungsarme
Beweglichkeit der Gelenkpartner zu ermdglichen. Der Gelenkknorpel besitzt ein anisotropes
und nicht-lineares mechanisches Verhalten unter Zug- und Druckbelastung. Unter Zugbelas-
tung besitzt der Gelenkknorpel eine hohe Steifigkeit, wéhrend unter Druckbelastung die Steif-
igkeit sehr stark von der Geschwindigkeit der Belastung abhéngig und das Spannungs-
Deformationsverhalten nur im Equilibrium linear ist (Akizuki et al. 1987; Akizuki et al. 1986).

Der Knorpel kann in vitro und in situ unter langfristiger statischer Belastung bis zu 30—
50 % seiner Gesamthohe deformieren (Akizuki et al. 1987; Akizuki et al. 1986; Herberhold et
al. 1998), wéhrend die In-vivo-Deformation im Durchschnitt nur bis 6 % betragt (Eckstein et al.
2006b; Eckstein et al. 2005; Eckstein et al. 2000a; Eckstein et al. 2001; Hudelmaier et al.
2001). Das ist auf die geringe Permeabilitat des Knorpels zurtickzufiihren (Katakai et al. 2009;
Nguyen et al. 2001), welche unter Druckbelastung einen hydrostatischen Druck aufbaut. Dies
gewahrleistet eine gleichméalige Verteilung der Kraft und eine geringe Deformation (Ateshian
et al. 1994)

Die Permeabilitat eines Gewebes ist das Mal3 flr die Fahigkeit einer Flissigkeit, die po-
rig-permeable Matrix durchflielen zu kdnnen. Sie ist umgekehrt proportional zur Reibung, die
zwischen Matrix und Flissigkeit ausgetibt wird (Cohen et al. 1998). Knorpel hat eine Porositat
von ca. 70 % und eine mittlere PorengréRe von 3—6 nm (Gu et al. 1993; Holmes et al. 1985).
Die Permeabilitat des Knorpelgewebes ist aufgrund der kleinen Porengrof3e relativ gering. Da-
durch wirken bereits bei sehr geringer FlieRgeschwindigkeit grof3e Reibungskréfte (Mow et al.
1984; Mow et al. 1999a). Aufgrund der hohen Reibungskréfte sind sehr hohe Druckgradienten
notwendig, um wesentliche Mengen an interstitieller Flissigkeit durch das Gewebe flieen zu
lassen. Kompression fiihrt zur Druckerhéhung im Interstitium und presst die Flussigkeit aus
dem Gewebe; dies flhrt zu einer Verdichtung / Kompaktierung der Matrix, welche die Reibung
weiter erhéht (Holmes et al. 1985; Mow et al. 1999b). Die Permeabilitét ist u. a. abhéngig von
der jeweiligen Knorpelzone, der lonenkonzentration der Flussigkeit, der Kompression, sowie
dem Wassergehalt (Lai et al. 1980; Mow et al. 1984; Mow et al. 1980).

Zur Beschreibung der biomechanischen Eigenschaften des Gelenkknorpels hat sich ein
biphasisches Modell durchgesetzt (Mow et al. 1993; Mow et al. 1992). Dieses beschreibt die
mechanischen Eigenschaften als Zusammenwirken der soliden Matrix (Proteoglykan und Kol-

lagen) und der ionenreichen Flissigkeit. Dabei wird die Matrix als inkompressibel, linear elas-




tisch und zusammenhéngend betrachtet. Diese Theorie beruht auf den folgenden Annahmen
(Mow et al. 1992):

1) Die Solidmatrix kann linear elastisch oder hyperelastisch, isotropisch oder anisotropisch
sein.

2) Die Solidmatrix und die interstitielle Flissigkeit sind intrinsisch nicht komprimierbar,
das heif3t, eine Kompression des Gewebes als Ganzes ist nur durch Ausfluss der Flus-
sigkeit moglich.

3) Viskoser Energieabbau ist das Ergebnis des Flusses der interstitiellen Flussigkeit relativ
zu der pords-permeablen Solidmatrix.

4) Reibung ist direkt proportional zur relativen Geschwindigkeit. Der Proportionalitatsfak-
tor ist der diffusive Drag-Koeffizient (Mow et al. 1984; Mow et al. 1980).

Bei der Annahme eines linear elastischen Verhaltens der Matrix handelt es sich aufgrund
der zonenspezifischen Kollagenfaserarchitektur und der variablen Proteoglykankonzentrationen
des Knorpels um eine Vereinfachung.

Nach diesem Modell baut sich im Knorpel unter Belastung, vor allem StoRbelastung, zu-
néchst ein hydrostatischer Druck auf, dadurch wird die Matrix weitgehend vor mechanischer
Belastung geschiitzt. Bei weiterer oder anhaltender Kompression kommt es zu Flissigkeitsbe-
wegungen, und die Beanspruchung geht zunehmend auf das Proteoglykan-Kollagen-Gerst
uber (Ateshian et al. 1994; Ateshian et al. 1995) (Abbildung 1). Durch die Verformung der so-
liden Matrix verringert sich die GroRe der Poren und damit die Permeabilitadt der Matrix. Im
Gleichgewicht (steady state) ist die Flussigkeitsbewegung abgeschlossen, der hydrostatische
Druck ist auf Null abgesunken, und die Matrix tragt die gesamte Last. Durch das biphasische
Modell lassen sich Eigenschaften wie Spannungsrelaxation, Kriechen sowie der lineare Zu-
sammenhang zwischen Verformung und Spannung im Gleichgewicht erklaren. Theoretische
Berechnungen ergaben, dass in den ersten 100-200 Sekunden nach Beginn der Druckeinwir-
kung etwa 90 % der Last durch die fliissige Phase getragen wird und nur etwa 10 % der Belas-
tung von der Matrix (Ateshian et al. 1994). Die experimentelle Studie von Soltz und Ateshian
verifizierte, dass etwa 90 % der eingeleiteten mechanischen Kraft mehrere Minuten lang durch
den hydrostatischen Druck getragen wird (Soltz et al. 1998). Aufgrund der Tatsache, dass phy-
siologische Belastungsereignisse meist nur von kurzer Dauer sind, scheint die Matrix dabei

relativ wenig belastet zu werden (Eckstein et al. 2001).




Unmittelbare Zwischenphase Gleichgewicht
Reaktion (stabiler Zustand)
Fluidfluss
s 1< = ¢
S |®e =1 ° = =
2 % o B |0 27 s
S5 ° 2 ° 2
25 | 89 5 [ -
i [ ] N -] =
=4 . Z / =
= . - | =

Abbildung 1:  Vereinfachte schematische Darstellung der biphasischen und gewichtsverteilenden Eigenschaften
des Knorpels.

Die Solidmatrix ist in der Abbildung 1 als eine elastische Feder dargestellt. Die fllissige Phase ist durch Punkte
dargestellt. Am Anfang der Belastung (unmittelbare Reaktion) findet kein Fluss statt; die Last wird nur durch den
hydrostatischen Druck (rote Punkte) unterstutzt. In der Zwischenphase kommt es zu einem Fliissigkeitsfluss. Die
Last wird verteilt zwischen der soliden und der flissigen Phase. Im Gleichgewicht wird die Last nur durch die
solide Phase getragen; hier symbolisiert durch die rote Feder (aus: Eckstein et al. 2001).

Durch das biphasische Modell lassen sich jedoch nicht alle Eigenschaften beschreiben,
wie z. B. das nicht-lineare Zugskompressionsverhalten (Laasanen et al. 2003), die Anisotropie,
die Inhomogenitat der Knorpeleigenschaften (Mow et al. 2002) und die Viskoelastizitat der
Matrix selbst (DiSilvestro et al. 2001a). Da aber weiterfiihrende Modelle kompliziertere ma-
thematische Anforderungen stellen, wird h&ufig das biphasische Modell verwendet. Als weiter-
fuhrende Modelle wéren folgende zu nennen: die mechanoelektrochemische triphasische Theo-
rie mit Beriicksichtigung einer ,lonenphase“(Ateshian et al. 2004; Lai et al. 1991), die
biphasische poroviskoelastische Theorie (Biphasic Poroviskoelastic BPVE) (DiSilvestro et al.
2001a) zur Berlcksichtigung der intrinsischen Matrix-Viskoelastizitat sowie die homogen,
transvers isotropische biphasische Theorie (Transversely Isotropic Biphasic Poroelastic TIBPE)
(DiSilvestro et al. 2001b) mit Berucksichtigung der Anisotropie. Auch diese hier aufgefiihrten
Modelle zur Analyse der Knorpeldeformation erlauben jedoch keine Vorhersage der Knorpel-
deformation im intakten, inkongruenten Gelenk (Donzelli et al. 1999).

Knorpel zeigt auch am intakten Gelenk ein unterschiedliches Verhalten bei dynamischer
und bei statischer Belastung (Buschmann et al. 1995; Kim et al. 1994; Parkkinen et al. 1993;
Parkkinen et al. 1992). Wahrend der Durchfiihrung von Kniebeugen wandern z. B. die kontakt-

und druckiibertragenden Bereiche schnell Gber die gesamte Patellaoberflache. Bei einer stati-
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schen Belastung beschrénkt sich dagegen die Lastibertragung auf einen relativ konstanten
Teilbereich, wo die Deformation hoher ist, wahrend in anderen Bereichen der Gelenkoberfl&-
chen keine Deformation auftritt. Kaab et al. (Kaab et al. 1998) konnten an einem Ex-vivo-
Tiermodell verschiedene Auswirkungen von statischer und dynamischer Belastung auf die
Kollagenstruktur von Gelenkknorpel (Tibiaplateau) zeigen: Dabei flihrte statische Belastung
lokal zu einer groReren Deformation als dynamische Belastung und der Knorpel erholte sich
nach dyamischer Belastung schneller. Die elektronenmikroskopische Untersuchung zeigte bei
statischer Belastung eine gréRere Biegung der Kollagenfasern durch alle Knorpelzonen hin-
durch, wahrend bei dynamischer Belastung dies nur auf die oberflachliche Zone beschrankt

war.

2.5 Einfluss mechanischer Stimuli auf den Knorpelmetabolismus

Der Gelenkknorpel bendtigt die Belastung zu seiner Erhaltung (Cohen et al. 1998), da der
Stoffwechsel durch mechanische Stimulierung positiv beeinflusst wird (Sah et al. 1991; Sah et
al. 1989). Immobilisierung eines Gelenks flhrt zum Absinken von Proteoglykansynthese und
-konzentration, zur Verminderung der Knorpeldicke und zur Veranderung der Materialeigen-
schaften (Behrens et al. 1989; Buckwalter 1995; Pritzker 1994; Vanwanseele et al. 2003,
Vanwanseele et al. 2002a). AulRerdem wird die Synthese von Kollagenen vermindert (Jortikka
et al. 1997; Vanwanseele et al. 2002b). Dazu kommt eine vermehrte Aktivitat der abbauenden
Metalloproteinasen (Grumbles et al. 1995).

Eine physiologische Belastung fordert dagegen die Proteoglykansynthese, fihrt aber
nicht zu einer nennenswerten Zunahme der Knorpeldicke (Eckstein et al. 2006b; Eckstein et al.
2005; Kiviranta et al. 1988; Lammi et al. 1993; Vanwanseele et al. 2004).

2.5.1 Statische Kompression

Statische Kompression fiihrt im Gegensatz zu dynamisch kompressiver Belastung zu einem
Absinken der biosynthetischen Aktivitdt der Chondrozyten (Guilak et al. 1994; Wong et al.
1997). In den Knorpelregionen mit der grofiten statischen Belastung ist auch die Hemmung der
biosynthetischen Aktivitdt am hochsten (Wong et al. 1997). Statische Belastung geht mit einer
Verdichtung der negativen Ladungen (fixed charge density, FCD) und somit einem verénderten
osmotischen und ionischen Milieu in der EZM einher (Gray et al. 1988; Lai et al. 1991).
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2.5.2 Dynamische Kompression

Die Zelle antwortet auf dynamische Kompression in Abhangigkeit von Belastungsamplitude
und Belastungsfrequenz (Kim et al. 1994). Wahrend geringe Kompressionsamplituden (ca.
10 % der Knorpelprobenhohe) anscheinend keinen Einfluss auf die Biosynthese haben, stimu-
lieren Amplituden mittlerer Hohe (20-30 %) in geringerem Ausmal} die GAG-Synthese (Sah et
al. 1989). Hohe Amplituden (50-60 % der Knorpelhthe) fiihren zu einem gemalRigten und ver-
zogerten Anstieg der GAG-Synthese (Sah et al. 1989). An der Transduktion der dynamischen
Kompression in eine zelluldre Antwort sind vermutlich Mechanismen beteiligt (Buschmann et

al. 1995) wie zum Beispiel:

o Flissigkeitsfluss,

e Flussigkeitsdruck,

e Transport von Makromolekdlen,

e induzierte Stromungspotenziale,

e Wechselwirkungen zwischen Zellen und Matrix,

e Freisetzung der Wachstumsfaktoren aus Matrixbindungsstellen oder Zellen.

2.5.3 Stol3belastung (Impact)

StoRbelastung kann Knorpelschdden und die Entstehung einer Osteoarthrose hervorrufen
(Newberry et al. 1998), was durch in In-vitro-Studien belegt werden konnte (Jeffrey et al. 1995;
Jeffrey et al. 1997; Torzilli et al. 1999). Dabei spielen die Hohe der Belastung und ihre Dauer
eine grofRe Rolle (Chen et al. 2001). Die Zeitspanne, in der die maximale Kompression erreicht
wird, ist fur die Knorpelschédigung eine wichtige Determinante; der Stol3 wirkt zerstorerischer
als ein Kompressionsdruck derselben Amplitude, die allmahlich erreicht wird (Chen et al.
2001). Diese Art von Belastung fihrt zu einer Abnahme der Proteoglykansynthese und zu einer
Zunahme des Wassergehalts. Nach Erreichen eines kritischen Druckpunkts (15-20 MPa) kann

es zu einer Ruptur des Kollagennetzwerks kommen (Torzilli et al. 1999).

2.6 Magnetresonanztomographische Darstellung des Gelenkknorpels

Die Magnetresonanztomographie (MRT) ermdglicht eine direkte und quantitative Be-
stimmung des Gelenkknorpels (Ding et al. 2010; Eckstein et al. 2004; Gold et al. 2009;
Kijowski 2010; Link et al. 2007; Potter et al. 2009). Aufgrund der fehlenden ionisierenden

Strahlung, der multiplanaren Darstellungsmdglichkeiten und der guten Weichteilkontraste ist
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sie eine ideale Untersuchungsmethode vor allem zur Untersuchung gesunder Probanden. Sie
wird des Weiteren im experimentellen Setting bei der Untersuchung von Kleintieren zuneh-
mend eingesetzt (Goebel et al. 2010). Fir eine quantitative Untersuchung von z. B. Knorpeldi-
cke und -volumen sind T1-gewichtete Gradientenechosequenzen mit spektraler Fettunterdri-
ckung (FS) oder Wasseranregung (WE) geeignet (Eckstein et al. 1996a; Eckstein et al. 1996b;
Peterfy et al. 1994b; Sittek et al. 1996). Diese Sequenzen liefern Bilder, in denen Knorpel hell
bzw. hyperintens erscheint. Aktuell wird auch die DESS (Dual-Echo-Steady-State)-Technik zur
MRT-gestltzten Knorpelquantifizierung eingesetzt, da sie eine noch kirzere Akquisitionszeit
erlaubt (Eckstein et al. 2006¢; Eckstein et al. 2007a; Eckstein et al. 2007b; Wirth et al. 2010).

Die Bildverarbeitungsschritte zur Quantifizierung des Gelenkknorpels umfassen die
Segmentierung, die 3D-Rekonstruktion und die Berechnung quantitativer Parameter. Das Ziel
der Segmentierung ist die genaue Zuordnung der jeweiligen Bildpunkte (Pixel oder VVoxel) zu
den jeweiligen anatomischen Strukturen und somit die Abgrenzung der knorpelzugehdrigen
Voxel von den Voxeln des benachbarten Gewebes. Die Segmentierung kann manuell unter
visueller Kontrolle durchgefuhrt werden (Eckstein 2004; Eckstein et al. 1997a; Eckstein et al.
2006a; Eckstein et al. 1996a; Eckstein et al. 2004). Um die Segmentierung zu beschleunigen
und eine Ubereinstimmung zwischen verschiedenen Untersuchern zu erreichen, stehen semiau-
tomatische Algorithmen zur Verfligung (Stammberger et al. 1999b). In Regionen mit geringem
Kontrast ist jedoch eine manuelle Bearbeitung notwendig.

Der von Stammberger et al. (1999b) vorgestellte B-spline-Snake-Algorithmus setzt eine
enge Ubereinstimmung der Schichten voraus und basiert auf dem Grauwertgradienten, den
parametrisierten B-spline-Kurven, der Steifigkeit der Konturkurve, den Kopplungskréften und
den bereits segmentierten Schnitten und erlaubt eine hohe Reproduzierbarkeit zwischen Unter-
suchern.

Durch die numerische Integration, das heif3t durch Multiplikation der einer Knorpelplatte
zugeordneten VVoxelanzahl mit der VoxelgroRe, kann das Knorpelvolumen bestimmt werden.
Die Knorpeloberflache und die Knorpel-Knochen-Grenze kdnnen durch Oberflachentriangula-
tion bestimmt werden (Hohe et al. 2002a). Der Winkel zwischen Magnetresonanzbildern und
der Gelenkflache kann von Aufnahme zu Aufnahme variieren; dabei missen bei der Berech-
nung der Knorpeldicke die minimalen Entfernungen zwischen der Oberflache und der Knorpel-
Knochen-Grenze berticksichtigt werden. In unserer Arbeitsgruppe wurde eine auf 3D Euklidi-
sche Distanztransformation basierende Technik entwickelt (Stammberger et al. 1999a;
Stammberger et al. 1999b); mit dieser Methode kann sowohl die Dickenverteilung tber die

Knorpelplatte hinweg als auch die mittlere und maximale Knorpeldicke berechnet werden.
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Zur Validierung der Knorpeldickenmessungen wurde das berechnete Gesamtvolumen des Ge-
lenkknorpels mit Ergebnissen anderer Methoden verglichen. Es konnte gezeigt werden, dass im
Vergleich zur Volumenmessung von chirurgisch abgetragenem Knorpelgewebe im Wasserbad
(Archimedisches Prinzip) (Burgkart et al. 2001; Dupuy et al. 1996; Graichen et al. 2004;
Peterfy et al. 1994b; Peterfy et al. 1995; Piplani et al. 1996) oder der VVolumenberechnung an-
hand anatomischer Sageschnittpraparate (Eckstein et al. 1995; Sittek et al. 1996) oder CT-
Arthrographie (Burgkart et al. 2001; Eckstein et al. 1998a; Eckstein et al. 2000b; Graichen et
al. 2000; Graichen et al. 2004) mit der MRT eine hohe Ubereinstimmung erzielt werden kann.

Die Reproduzierbarkeit der Messungen ist vor allem fir longitudinale Studien von groler
Bedeutung. Sie wurde bestimmt, indem Messungen wiederholt wurden und zwischen den Mes-
sungen das Gelenk neu positioniert wurde. Dabei konnte festgestellt werden, dass die Technik
eine hohe Reproduzierbarkeit fur Knorpelvolumen und -dickenmessungen aufweist (Glaser et
al. 2001; Peterfy et al. 1994b), die je nach Auflésung und Schichtorientierung, verwendeter
Sequenz und Gelenkflache im Knie zwischen 1,0 % und 3,9 % schwankt (Eckstein et al. 2000a;
Eckstein et al. 2001; Glaser et al. 2003). Fur Sequenzen mit selektiver Wasseranregung und
sagittaler Schichtfihrung lag die Reproduzierbarkeit zwischen 2,3 % an der Patella und 2,9 %
an der lateralen Tibia (Glaser et al. 2001; Heudorfer et al. 2000). Der kleinste Reproduzierbar-
keitsfehler (ca. 1 %) wurde in den axialen Schichtungen der Patella (Eckstein et al. 2000a) beo-
bachtet. Die Reproduzierbarkeit bzgl. der mittleren Knorpeldicke und Gelenkflachen ist der des
Knorpelvolumens &hnlich; diejenige der maximalen Knorpeldicken ist jedoch geringer (Hohe et
al. 2002b; Stammberger et al. 1999a; Stammberger et al. 1999b).

2.7 Quantifizierung des Deformationsverhaltens des Knorpels mittels MRT

2.7.1 In-situ-Deformation

Herberhold et al. (1999; 1998) untersuchten mittels eines pneumatischen MRT-kompatiblen
Kompressionsapparats das zeitabhdngige Deformationsverhalten des Knorpels an intakten
Kniegelenkspraparaten unter kontinuierlicher statischer Belastung mit 150 % Kdrpergewicht.
Die Belastung dauerte bis zu vier Stunden. Die maximale in-situ-Deformation betrug dabei 57
+ 15 % in der Patella und 44 = 7 % in der Facies patellaris femoris (Trochlea). Dabei wurde
nur ein kleiner Anteil der End-Deformation (3,5h) in der ersten Minute (3 % in der Patella und
1,3 % in der Trochlea) und nach den ersten acht Minuten weiterhin eine geringe Deformation
(11 % in der Patella und 9 % in der Trochlea) beobachtet. Demnach wurden in der ersten Minu-

te 4-7 % der End-Deformation (Equilibrium, ,,steady state*) und 25-30 % in den ersten acht
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Minuten erreicht. Auch nach 3,5 Stunden war das Gleichgewicht aufgrund der bei zunehmen-
der Deformation bzw. Abnahme der Knorpeldicke gréfier werdenden Kontaktflaichen noch
nicht erreicht. Es wurde angenommen, dass nach 3,5 Stunden ca. 50 % der interstitiellen Flis-
sigkeit aus dem Knorpel herausgepresst wurde. Der Fluss aus der Matrix wurde in der ersten 14
Minuten auf 1,3 + 0,5 mm®min/cm? Oberflache (0,037 + 0,007 um/s entsprechend) und nach
120 Minuten auf 0,22 + 0,04 mm*/min/cm? Oberflache (0,217 + 0,083 pm/s entsprechend) ge-
schatzt. Die Deformation zeigte regionale Unterschiede: Sie am war am groRten an der latera-
len Facette der Patella, wo auch der Knorpel am dicksten ist. Ebenso zeigte die anschlieRend
mit Druckmessfolie gemessene Druckverteilung regionale Unterschiede (maximaler Druck 3,6
+ 1,3 MPa in der lateralen Facette), die den regionalen Unterschieden in der Deformation ah-
nelten. In einem Pré&parat wurde die MRT-Aufnahme auch nach Beendigung der Kompression
fortgefuhrt: Nach 4 Stunden erreichte der Knorpel 98 % seiner Ausgangsdicke. Andere Autoren
untersuchten ebenfalls mittels MRT die morphologischen Verdnderungen des Knorpels (Chan
et al. 2009b; Kaufman et al. 1999; Rubenstein et al. 1996) in situ und fiihrten dabei Analysen
der Signalintensitat und Ultrastruktur mittels MRT durch.

2.7.2 In-vivo-Deformation

Mittels quantitativer MRT wurde das In-vivo-Deformationsverhalten des Gelenkknorpels unter-
sucht: Eckstein et al. (1998b) bestimmten die Deformation an jungen gesunden Probanden.
Nach einer einstiindigen Ruhephase fiihrten die Probanden 50 tiefe Kniebeugen durch. 3-7
Minuten nach den Kniebeugen wurde eine Deformation von 2,4-8,6 % (Mittelwert 6 %) in der
Patella beobachtet. In einer weiteren Studie wurden die gleichen Probanden gebeten, 100 Knie-
beugen durchzufiihren; hierbei betrug die Deformation wiederum 2,4-8,5 % (Mittelwert 5 %)
(Eckstein et al. 1999). Die Autoren untersuchten des Weiteren die zeitliche Abfolge der Knor-
pelerholung: 45 Minuten waren flr eine 50%ige und 90 Minuten fur eine nahezu vollstandige
Erholung notwendig (Eckstein et al. 1999). Die Flussrate der abgepressten Flissigkeit wurde
dabei auf 0,027um/s geschatzt. Eine sechsfache Wiederholung der 50 Kniebeugen in Intervallen
von 15 Minuten flhrte zu keiner weiteren Reduktion des Volumens (Eckstein et al. 1999) gegen-
uber der initialen Deformation (ca. 5-6 %).

Der Vergleich der statischen (90°, Hocken mit Riicken an der Wand fur 20 sec.) mit dy-
namischer Belastung (120°, 30 tiefe Kniebeugen) erbrachte eine signifikant grélRere Deformati-
on bei dynamischer Belastung (5,9 £ 2,1 %) als nach statischer Belastung (4,7 £ 1,6 %)
(Eckstein et al. 2000a). Neben der Grolie der Deformation war auch die regionale Verteilung

der Deformation unterschiedlich.
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Liess et al. (2002) untersuchten an 20 jungen knorpelgesunden Probanden die Knorpelde-
formation nach 60 Kniebeugen. In der Erholungsphase zeigte sich eine Zunahme der Knorpel-
dicke (Mittelwert 5,4 %) und der T,-Relaxationszeit (Mittelwert 2,6 %) bzw. des Wasserge-
halts. Es zeigte sich eine positive Korrelation (r=0,57) zwischen der Dicken- und T,-
Zunahme. Die Autoren folgerten, dass nach der Belastung aus dem Knorpel herausgepresste
Flussigkeit entlang des Druckgradienten (osmotischer Druck) wieder in den Knorpel riick-
stromt. Diese Studie zeigte in vivo, dass Rickschlusse auf biomechanische und molekulare
Vorgange im Knorpel mittels MRT mdglich sind.

Eckstein et al. (2005) untersuchten in einer weiteren Arbeit die Auswirkung von unter-
schiedlichen physiologischen Belastungssituationen auf das Deformationsverhalten des Knie-
gelenkknorpels. Die Deformation in der Patella betrug -5,9 % + 2,1 % nach 30 Kniebeugen
(auf beiden bzw. nur einem Bein), —4,7 % + 1,6 % nach Hocken, -2,8 % * 0,8 % nach Gehen, —
5,0% = 1,3 % nach Laufen (200 m einschl. 54 Stufen) und —4,5% + 1,6 % nach Radfahren.
Die patellare Deformation nach Kniebeugen war bei Nicht-Sportlern (-4,1 % % 2,6 %), bei
Gewichtshebern (-2,9 % + 1,9 %) und bei Bob-Sprintern (-3,9 % + 1,8 %) ahnlich. In dem
femorotibialen Gelenk wurde nach Kniebeugen (auf beiden oder einem Bein) keine statistisch
signifikante Deformation beobachtet. Auch die statische Belastung (Ein-Bein-Stand mit 15°-
Flexion im Kniegelenk und 200 % des Korpergewichts fur 120 Sekunden) erbrachte keine sig-
nifikante Deformation. Es wurde jedoch in dem medialen und lateralen Tibiaplateau eine signi-
fikante Deformation (p < 0,01) nach Springen (10 Spriinge aus 40 cm Hohe) beobachtet (medi-
al -6,1% = 3,5% und lateral -7,2% =+ 4,2 %). Diese Studie zeigte, dass die In-vivo-
Deformation des Knorpels ,,dosisabhangig” ist und dass statische, dynamische und StoR-
Belastungen (Impact) zu unterschiedlichen Deformationsmustern flihrten. Interessant ist dabel,
dass der Trainingszustand der Probanden keinen Einfluss auf die Hohe der Deformation hatte.

Waterton et al. (2000) untersuchten an 6 knorpelgesunden Probanden in 3 aufeinander
folgenden Wochen die tageszeitlichen Unterschiede (morgens vs. abends) des Knorpelvolu-
mens und der Knorpeldicke. Die Probanden kamen morgens vor Arbeitsbeginn und abends
nach Feierabend in die MRT-Einheit und wurden nach jeweils 15-minutiger Ruhe untersucht.
Es zeigte sich abends keine signifikante Abnahme des Knorpelvolumens (Mittelwert der Diffe-
renz (abends-Morgens) = 0,025 ml; Spanne 0,125 bis —0,074 ml) der Femurkondylen gegentiber der
morgendlichen Messung. Es wurde jedoch in den patellofemoralen, den lateralen sowie den
medialen tibiofemoralen Kontaktzonen eine regionale Abnahme der Knorpeldicke beobachtet.
An anderen Lokalisationen war die Knorpeldicke unveréndert oder nahm sogar zu. Die Autoren

folgerten, dass keine tageszeitlichen Unterschiede im Gesamtvolumen des Kniegelenkknorpels
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festzustellen sind, dass jedoch eine regionale Umverteilung der interstitiellen Flussigkeit statt-
findet. Dies wurde mit einem durch Muskelspannung erzeugten negativen intraartikuldren

Druck und Verschiebung der Flissigkeit zu den nicht belasteten Arealen erklért.
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3 Fragestellung der Arbeit

Ziel der vorliegenden Studie war es, die Deformation des patellaren und tibialen Kniegelenk-
knorpels vor, wahrend und nach einer nachtlichen Ruhephase von 8 Stunden mittels quantitati-
ver MRT zu untersuchen. Hierbei wurden die o. g. Knorpelplatten abends und morgens dyna-
misch (Patella) mittels 30 tiefer Kniebeugen und statisch (Tibia) mittels 2-minitiger Kompres-

sion mit 150 % des Korpergewichts belastet.
Es sollten folgende Fragen beantwortet werden:

1. Welche Unterschiede im Knorpelvolumen und in der Knorpeldicke des Kniegelenks ge-
sunder Probanden lassen sich vor und nach einer nachtlichen Ruhephase finden?

2. Wie verhdlt sich das AusmaR der Deformation des patellaren und tibialen Knorpels
durch dynamische bzw. statische Belastung nach einer nachtlichen Ruhephase von 8
Stunden?

3. Gibt es Unterschiede im Deformationsverhalten zwischen Frauen und Mannern?
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4 Methoden

4.1 Probanden

Es wurden die rechten Patellae von 8 weiblichen (Alter: 22,5 + 2,7 Jahre, BMI: 22,23 + 2,20)
und 9 méannlichen (Alter: 24,3 + 3,2 Jahre, BMI: 21,5 + 2,1) Probanden untersucht. Im Verlauf
der Studie wurde beschlossen, auch die Tibia zu untersuchen. Dabei konnten die letzten 8 Pro-
banden fiir das erweiterte Protokoll rekrutiert werden; es wurden die rechten Tibiae von 4 weib-
lichen (Alter: 23, 3 + 1,3 Jahre, BMI: 23,8 + 0,90) und von 4 mannlichen Studienteilneh-
mer(inne)n (Alter: 25,0 + 3,0 Jahre, BMI: 22,5 + 2,6) untersucht.

Nur Probanden ohne Beschwerden, Traumata oder Operation der Kniegelenke in der
Anamnese und mit einem BMI < 25 wurden in die Studie aufgenommen, da nur physiologisch
belastungsbedingte, nicht aber pathologische Veranderungen untersucht werden sollten. Keiner
der Probanden war Leistungssportler, noch unternahmen sie in den letzten 48 Stunden vor dem
Tag der Untersuchung aulRergewdhnliche korperliche Aktivitdten. Die visuelle Inspektion der
MRT-Bilder lieferte keinen Anhalt fiir einen pathologischen Prozess im Knorpel der Proban-
dinnen und Probanden.

Das Studienprotokoll wurde von der zustdndigen Ethikkommission genehmigt. Vor der
MRT-Untersuchung wurden alle Probanden ber die Art der Untersuchung aufgeklart und das
Einverstandnis schriftlich festgehalten.

4.2 Methoden

4.2.1 Studienprotokoll bzw. Versuchsdurchfihrung

Die Probanden wurden gebeten, abends um ca. 20:00 Uhr in der MRT-Einheit am Institut fir
Klinische Radiologie des Universitatsklinikums GroRRhadern einzutreffen. Es erfolgte eine er-
neute Messung des Korpergewichts und der Korpergrofie. Die Bildakquisition erfolgte mit ei-
nem klinischen Magnetresonanztomographen (Magnetom Vision, Siemens, Erlangen) mit einer
Feldstarke von 1,5 Tesla und einer zirkulér-polarisierten Extremitatenspule. Es erfolgte unmit-
telbar nach der Ankunft in einer Sitzung die erste Akquisition von einem axialen Ruhedatensatz
fur die Patella und die Akquisition von einem koronaren Ruhedatensatz fiir die Tibia. Nach
Akquisition dieser ersten Ruhedatensétze stiegen die Probanden kurz aus der MRT und die

Knie wurden sofort in der Extremitétenspule repositioniert. Nach der Repositionierung wurden
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ein weiterer axialer Ruhedatensatz der Patella und ein weiterer koronarer Ruhedatensatz der
Tibia akquiriert.

Danach wurden die Probanden gebeten, 30 tiefe 2-beinige Kniebeugen (120°, in ca. 90 sec)
durchzufuhren (Abb. 2). Nach Abschluss der Kniebeugen wurden die Probanden zigig
repositioniert und innerhalb von 90 sec mit einer weiteren axialen Akquisition begonnen. An-
schliefend wurden die Probanden gebeten, mit einem Rucksack auf eine Personenwaage zu
steigen. Dieser Rucksack wurde zuvor so mit Gewichten beladen, dass der jeweilige Proband
150 % seines Korpergewichts auf die Waage brachte (35 kg Zusatzgewicht fur z. B. einen 70
kg schweren Probanden, insg. 105 kg auf der Waage). Nun standen die Probendanden 120 Se-
kunden lang nur auf ihrem rechten Bein (Kniegelenk in 15° Flexionsstellung) mit dem Ruck-
sack auf dem Rucken. Auf diese Weise wurde die rechte Tibia 2 Minuten statisch belastet.
Nach den 2 Minuten erfolgten eine ziigige Repositionierung und die koronare Akquisition in-

nerhalb von 90 sec nach Belastung.

Abbildung 2:  Mannlicher Proband fuhrt 30 tiefe Kniebeugen aus und verbringt die Nacht in der MRT-Einheit.

Diesen abendlichen Messungen folgte eine néchtliche Ruhephase von 8 Stunden, in wel-
cher die Probandinnen und Probanden nicht auf das untersuchte rechte Bein auftreten durften.
Sie verbrachten die Ruhephase in der MRT-Einheit. Am Ende der 8-stiindigen néchtlichen Ru-
he wurden die Probanden geweckt und das Studienprotokoll wie oben beschrieben wiederholt.

Die Abbildung 3 zeigt eine schematische Darstellung des zeitlichen Verlaufs des Experiments.
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Abends Morgens
2 X Datenakquisition vor 2 X Datenakquisition vor
Belastung (mit Reposition) Belastung (mit Reposition)
1 X Datenakquisition nach 1 X Datenakquisition nach
Belastung Belastung
H nachtliche Ruhe von 8 Stunden “ |
21 22 23 24 1 2 3 4 5 6
Zeit

Abbildung 3: Schematische Darstellung des Studienablaufs

4.2.2 MR-Sequenz

Zur Akquisition wurde eine zuvor validierte (Burgkart et al. 2001; Eckstein et al. 1996b; Glaser
et al. 2001; Graichen et al. 2004; Peterfy et al. 1994b; Sittek et al. 1996) T1-gewichtete FLASH
(Fast Low Angle Shot) 3D-Sequenz mit selektiver Wasseranregung verwendet (TR = 17,2 ms,
TE = 6,6 ms, FA = 20°). Die Akquisitionszeit betrug 3 min 47 sec fiir einen axialen Datensatz
der Patella (Abb. 8) und 6 min 19 sec fur einen koronaren Datensatz der Tibia. Die rdumliche
Auflosung betrug 0,3125 x 0,3125 mm? (FOV = 16cm, Matrix = 512 x 512 Bildpunkte) in der
Bildebene bei einer Schichtdicke von 1,5 mm (Abb. 4).

Abbildung 4: a) Axialschnitt durch eine Patella und b) Koronarschnitt durch ein femorotibiales Gelenk
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Axialschnitt und Koronarschnitt erfolgen mit einer FLASH-3D- Sequenz mit selektiver Was-
seranregung. Der Knorpel erscheint hell, Knochen dunkel.

4.2.3 Digitale Bildverarbeitung

Die MRT-Datensédtze wurden mithilfe von DAT-Béandern digital (ACR-NEMA-Format) auf
einen Unix-Rechner (Octane Duo, Silicon Graphics, Mountain View, California) transferiert
und dort in ein hauseigenes Format konvertiert, welches mit der Bildbearbeitungssoftware
,.Medvis*“ bearbeitet wurde. Der Knorpel wurde schichtweise und unter visueller Kontrolle
mithilfe eines ,,B-Spline-Snake“-Algorithmus semiautomatisch durch einen einzelnen
Untersucher (K. H. Sitoci) segmentiert (Abb. 5) (Stammberger et al. 1999b). Dieser war dabei
gegeniiber der zeitlichen Abfolge der Akquisitionen verblindet, er wusste also nicht, ob das

jeweilige Bild abends oder morgens und vor bzw. nach der Belastung akquiriert worden war.

Nach der Segmentierung erfolgte eine 3D-Rekonstruktion der Knorpelplatten. Dabei
wurden durch Interpolation der segmentierten Daten isotrope VVoxel (Bildquader mit gleicher
Kantenlange) mit einer GréRe von 0,31 mm?3 erzeugt und das Knorpelvolumen von Patella und
Tibiae dreidimensional rekonstruiert (Abb. 6). Die Summe der in der 3D-Rekonstruktion
enthaltenen Voxel wurde zur Bestimmung des Knorpelvolumens genutzt (Eckstein et al.
1996a). Die GroRe von Gelenkflache und Knorpel-Knochen-Grenze wurde durch
Triangulierung  (Abb. 6) der rekonstruierten Knochen-Knorpel-Grenze und  der
Gelenkoberflache bestimmt (Hohe et al. 2002a). Die Berechnung der Knorpeldicke erfolgte
dreidimensional und unabhéngig von der jeweiligen Lage, Orientierung und Angulierung der
Schichtbilder mittels eines von Stammberger et al. (1999a, 1999b) entwickelten Algorithmus,
der auf einer dreidimensionalen Euklidischen Distanztransformation beruht. Die
Knorpeldickenverteilung wurde iber die Gelenkoberflache optisch dargestellt. Es wurden pro
Quadratzentimeter der Gelenkflache ca. 1.000 Distanzen ermittelt, die zur Berechnung der

mittleren Dicke der Knorpelplatte herangezogen wurden.
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Abbildung 5:  Semiautomatische Segmentation der axialen MR-Schnitte der rechten Patella, a) abends vor, b)
abends nach, c) morgens vor und d) morgens nach den Kniebeugen

Abbildung 6: a) Aus axialen Datensétzen berechnete 3D-Rekonstruktion der Patella b) Triangulationsbild
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4.3 Training des Untersuchers

Vor dem Beginn der Studie wurde der Untersucher (K. H. Sitoci) anhand von 3 axialen Patella-
Datensatzen sowie 3 koronaren Tibia-Datensatzen trainiert. Dabei wurde jeder Datensatz 4-mal
segmentiert. Tabelle 1 gibt einen Uberblick iber die Reproduzierbarkeit der Trainings-

Segmentierungen.

Tabelle 1: Reproduzierbarkeit der untersuchten Parameter wahrend der Trainingsphase des Untersuchers

Mittlere Dicke ‘ Volumen

RMS CV % Patella 1,55 1,24
RMS CV % mediales Tibiaplateau 3,59 2,98
RMS CV % laterales Tibiaplateau 3,06 2,74

RMS CV %: root mean square coefficient of variation

4.4 Statistische Auswertung

Fur die vorliegende Untersuchung herangezogen wurden die mittlere Knorpeldicke und das
Knorpelvolumen. Es wurden Mittelwerte dieser Parameter aus den zwei Ruhedatensétzen ge-
bildet. Diese Mittelwerte wurden abends und morgens jeweils als Ausgangswert verwendet.
Die né&chtlichen Veranderungen wurden durch die Ermittlung der prozentualen Verénderung
zwischen abends und morgens und ebenso die Deformation durch Belastung am Abend und am

Morgen jeweils nach bzw. jeweils vor und nach der Belastung errechnet.

Die Ermittlung der prozentualen Veranderungen erfolgte anhand der folgenden Berechnungen:

e Deformation in % abends bzw. morgens:
((Knorpelparameter nach Belastung-Knorpelparameter iitelwert aus Ruhedatensatzen) /' Knorpelparameter

Mittelwert aus Ruhedatensétzen) X 100

e VVergleich der Ausgangswerte jeweils morgens und abends:

((Knorpelparameter morgens vor Belastung-Knorpelparameter apends vor Belastung) / Knorpelparameter aends vor

Belastung)X]-OO

e Vergleich der abendlichen Messung nach der Belastung mit dem morgendlichen Aus-

gangswert:
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((Knorpelparameter morgens vor Belastung — Knorpelparameter apends nach Belastung) | Knorpelparameter anends

nach Belastung )XlOO

Die statistische Signifikanz der abendlichen und morgendlichen Deformation des Knorpels
sowie diejenige wéhrend der nachtlichen Ruhephase wurden mit einem gepaarten t-Test auf
statistische Signifikanz geprift (Statview 4.5, Abacus Concepts, Californien, USA). Die Signi-
fikanz der Unterschiede der ndchtlichen Verédnderung und der Deformation zwischen Frauen
und Mannern wurden mit einem Mann-Whitney-U-Test (Statview 4.5, Abacus Concepts,
Californien, USA) Uberprift.

4.5 Reproduzierbarkeit der Messung bei Repositionierung des Gelenks

Die Reproduzierbarkeit bzw. Prézisionsfehler der Messung bei Repositionierung des Kniege-
lenks wurden durch Bestimmung des ,,Root Mean Square* des Variationskoeffizienten (RMS
CV %) errechnet (Gluer et al. 1995). Aus beiden ,,Baseline*-Ruhedatenséatzen wurden jeweils
die Mittelwerte sowie die Standardabweichungen bei Messwiederholung nach Repositionierung
berechnet.

Der Variationskoeffizient ist definiert als Standardabweichung der Mehrfachmessungen, divi-
diert durch deren Mittelwert in Prozent. Der ,,Root Mean Square“ des Variationskoeffizienten
(RMS CV %) ist definiert als Wurzel aus dem Mittelwert der Quadrate der Variationskoeffi-
zienten flr die einzelnen Probanden.

Tabelle 2 gibt einen Uberblick iiber die RMS CV %-Werte der untersuchten Parameter bei
Repositionierung des Gelenks.

Tabelle 2: Reproduzierbarkeit bzw. Prazisionsfehler der Messung bei Repositionierung der Kniegelenke

Mittlere Dicke Volumen

RMS CV % Patella abends 1,53 1,48
RMS CV % Patella morgens 1,82 1,78
RMS CV % laterales Tibiaplateau abends 2,31 2,05
RMS CV % laterales Tibiaplateau morgens 2,38 1,82
RMS CV % mediales Tibiaplateau abends 2,27 2,19
RMS CV % mediales Tibiaplateau morgens 1,89 1,93

CV %: Variationskoeffizient (coefficiency of variation), RMS: root mean square
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5 Ergebnisse

5.1 Knorpeldeformation der Patella

Die mittlere Dicke des patellaren Knorpels aller Probanden nahm abends nach 30 Kniebeugen
um -5,4 % + 2,2 ab (p <0,0001) (Abb. 7). Im Laufe der né&chtlichen 8-stiindigen Ruhephase
nahm die mittlere Knorpeldicke, verglichen mit der Dicke abends nach der Belastung, um
+8,3% + 3,5 (p <0,0001) (Abb. 8) zu. Verglichen mit der mittleren Knorpeldicke abends vor
der Belastung betrug dieser Zuwachs +2,4 % + 2,2 (p = 0,0003). Wahrend der morgendlichen
Kniebeugen nahm die mittlere Dicke um —6,8 % + 2,7 (p < 0,0001) ab (Abb. 7).

%

© o U S & A b N B oo

KR
o

abehds moréens
Abbildung 7: Deformation des patellaren Knorpels abends vs. morgens (bezogen auf die mittlere Dicke)

Die folgende Abbildung zeigt einen Uberblick tiber den Verlauf der mittleren patellaren

Knorpeldicke wahrend des Messzeitraumes (Abb. 8).
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Abbildung 8: Mittlere Dicke des patellaren Gelenkknorpels im Verlauf
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Die prozentuale Abnahme (Deformation) der mittleren Knorpeldicke bei Kniebeugen war
morgens mit —6,8 % gegentber abends mit -5,4 % groRer; dies war statistisch nicht signifikant
(p > 0,05) (Abb. 7).

Das Knorpelvolumen erfuhr abends nach Kniebeugen eine Abnahme von -4,9 % + 2,4
(p <0,0001). Wahrend der nachtlichen Ruhephase von 8 Stunden nahm das Knorpelvolumen,
verglichen mit dem abendlichen Knorpelvolumen nach Belastung, um +78% + 34
(p <0,0001) zu. Verglichen mit dem abendlichen Knorpelvolumen vor Belastung betrug dieser

Zuwachs +2,5% + 2,0 (p = 0,0006). Das morgendliche Knorpelvolumen erfuhr wahrend der

Kniebeugen eine Abnahme von -7,5 % £ 2,8 (p < 0,0001).

Tabelle 3 gibt einen Uberblick tiber die gemessenen Parameter des Patellaknorpels, deren

Anderung nach Belastung und im Laufe der nachtlichen Ruhephase.

Tabelle 3: Uberblick iiber Anderungen der untersuchten Parameter im Patellaknorpel in der Ruhephase sowie
nach der Belastung.

abends vor abends nach %-Differenz P
Mittlere Dicke| 2,26 + 0,40 mm 2,14 £ 0,30 mm -54%+22 <0,0001
Volumen 3458,247 + 970,17 mm® 3281,026 + 895,75 mm°> 4,9 % + 2.4 < 0,0001
abends nach morgens vor %-Differenz P
Mittlere Dicke| 2,14 + 0,30 mm 2,32 + 0,40 mm +8,3% + 3,5 <0,0001
Volumen 3281,026 + 895,75 mm® 3549,028 + 1028,95 mm°> +7,8 % * 3,4 < 0,0001
morgens vor morgens nach %-Differenz P
Mittlere Dicke| 2,32 + 0,40 mm 2,16 £0,35 mm —-6,8% + 2,7 < 0,0001
\olumen 3549,028 + 1028,95 mm® 3282,56 + 931,16 mm® -75% %28 < 0,0001
abends vor morgens vor %-Differenz P
Mittlere Dicke| 2,26 + 0,4 mm 2,32+ 0,4 mm +2,4% £ 2,2 =0,0003
Volumen 3458,247 + 970,17 mm® 3549,028 + 1028,95 mm® +2,5% + 2,0 =0,0006
abends nach morgens nach %-Differenz P
Mittlere Dicke| 2,13 + 0,3 mm 2,16 £ 0,4 mm +0,9% + 3,3 =0,19 (ns)
Volumen 3281,026 + 895,75 mm® 3282,56 + 931,16 mm®  +0,4 % * 3,9 =0,9 (ns)

5.2 Knorpeldeformation der medialen Tibia

Die mittlere Dicke des medialen Tibiaknorpels aller Probanden nahm abends nach statischer
Belastung um -3,2 % + 3,4 ab (p = 0,0280) (Abb.9). Im Laufe der n&chtlichen 8-stiindigen Ru-
hephase nahm die mittlere Knorpeldicke, verglichen mit der Dicke abends nach der Belastung,
um +12,0% + 2,3 (p < 0,0001) (Abb. 10) zu. Verglichen mit der mittleren Knorpeldicke
abends vor der Belastung betrug dieser Zuwachs +8,4 % + 2,6 (p < 0,0001). Wé&hrend der mor-
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gendlichen statischen Belastung nahm die mittlere Dicke um -4,6 % + 2,6 (p =0,0014) ab
(Abb. 9).

%

abends morgens
Abbildung 9: Deformation des medialen Tibiaknorpels abends vs. morgens

Folgende Abbildung zeigt einen Uberblick tber den Verlauf der mittleren Knorpeldicke

der medialen Tibia wahrend des Messzeitraumes (Abb. 10).
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Abbildung 10: Mittlere Knorpeldicke des medialen Tibiaknorpels im Verlauf

Die prozentuale Abnahme (Deformation) der mittleren Knorpeldicke bei statischer Belas-
tung war morgens mit —4,6 % gegenuber abends mit -3,2 % groRer; dies war statistisch nicht
signifikant (p > 0,05) (Abb. 9).

Das Knorpelvolumen erfuhr abends nach der statischen Belastung eine Abnahme von —
3,1% + 2,8 (p=0,01981). Wahrend der néchtlichen Ruhephase von 8 Stunden nahm das
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Knorpelvolumen, verglichen mit dem abendlichen Knorpelvolumen nach Belastung, um
+12,6 % = 2,6 (p < 0,0001) zu. Verglichen mit der mittleren Knorpeldicke abends vor der Be-
lastung betrug dieser Zuwachs +9,1 % + 2,6 (p < 0,0001). Das morgendliche Knorpelvolumen

erfuhr wahrend statischer Belastung eine Abnahme von —4,8 % + 2,0 (p = 0,0004).

Tabelle 4 gibt einen Uberblick Uber die gemessenen Parameter des medialen
Tibiaknorpels, deren Anderungen nach Belastung und im Laufe der nichtlichen Ruhephase.

Tabelle 4:  Uberblick iiber Anderungen der untersuchten Parameter des med. Tibiaknorpels in der Ru-hephase

sowie nach der Belastung.

abends vor abends nach %-Differenz P
Mittlere Dicke 1,43 £ 0,33 mm 1,38 £ 0,29 mm -32%+34 =0,0280
Volumen 2133,3 +456,2 mm® 2066,2 + 436,1 mm°> -3,1 % + 2,8 =0,0198
abends nach morgens vor %-Differenz P
Mittlere Dicke 1,38 £ 0,29 mm 1,55+ 0,33 mm +12,0 % +2,3 < 0,0001
Volumen 2066,2 + 436,1 mm°® 2321,3 + 469,8 mm°> +12,6 % +2,6 < 0,0001
morgens vor morgens nach %-Differenz P
Mittlere Dicke 1,55 + 0,33 mm 1,47+ 0,31 mm -46%+26 =0,0014
Volumen 2321,3 + 469,8 mm® 2209,3 + 443,8 mm® —4,8 % + 2,0 = 0,0004
abends vor morgens vor %-Differenz P
Mittlere Dicke 1,43 £ 0,33 mm 1,55 + 0,33 mm +8,4%+ 2,6 < 0,0001
Volumen 2133,3+456,2 mm°® 2321,3+469,8 mm> +9,1 %+ 2,6 < 0,0001
abends nach morgens nach %-Differenz P
Mittlere Dicke 1,38 £ 0,29 mm 1,47+ 0,31 mm +6,9%+4,1 =0,0016
Volumen 2066,2 + 436,1 mm® 2209,3 + 4438 mm°> +7,2% +4,2 = 0,0008

5.3 Knorpeldeformation der lateralen Tibia

Die mittlere Dicke des lateralen Tibiaknorpels aller Probanden nahm abends nach statischer
Belastung um -3,7 % + 1,6 ab (p = 0,0003) (Abb. 11). Im Laufe der n&chtlichen 8-stiindigen
Ruhephase nahm die mittlere Knorpeldicke, verglichen mit der Dicke abends nach der Belas-
tung, um +10,3 % £ 3,9 (p = 0,00014) zu (Abb. 12). Verglichen mit der mittleren Knorpeldicke
abends vor der Belastung betrug dieser Zuwachs +6,2 % + 3,2 (p = 0,001). Wéhrend der mor-
gendlichen statischen Belastung nahm die mittlere Dicke um -5,1% % 3,5 (p = 0,0045) ab
(Abb. 11).
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abends morgens

Abbildung 11: Deformation des lateralen Tibiaknorpels abends vs. morgens

Folgende Abbildung zeigt einen Uberblick tber den Verlauf der mittleren Knorpeldicke

der lateralen Tibia wéhrend des Messzeitraumes (Abb. 12).
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Abbildung 12: Mittlere Knorpeldicke des lateralen Tibiaknorpels im Verlauf

Die prozentuale Abnahme (Deformation) der mittleren Knorpeldicke bei statischer Belas-
tung war morgens mit 5,1 % gegenuber abends mit —3,7 % groler; dies war statistisch nicht
signifikant (p > 0,05) (Abb. 11).

Das Knorpelvolumen des lateralen Tibiaplateaus erfuhr abends nach der statischen Belas-
tung eine Abnahme von -3,8 % = 2,1 (p = 0,001). Wéhrend der nachtlichen Ruhephase von 8
Stunden nahm das Knorpelvolumen, verglichen mit dem abendlichen Knorpelvolumen nach
Belastung, um +11,3% =+ 5,0 (p <0,0001) zu. Verglichen mit der mittleren Knorpeldicke
abends vor der Belastung betrug dieser Zuwachs +7,0 % + 3,8 (p = 0,0008). Das morgendliche




30

Knorpelvolumen erfuhr wéhrend statischer Belastung eine Abnahme von -5,4% 4,2

(p = 0,004).

Tabelle 5 gibt einen Uberblick tiber die gemessenen Parameter, deren Anderungen nach

Belastung und im Laufe der néchtlichen Ruhephase.

Tabelle 5: Uberblick iiber die gemessenen Parameter im lat. Tibiaknorpel vor und nach der Belastung.

abends vor abends nach %-Differenz p
Mittlere Dicke 2,01+ 0,12mm 1,93+0,13 mm -3,7%+1,6 =0,0003
Volumen 2594,1 + 479,3 mm® 2499,6 + 493,0 mm® -3,8 % +2,1 =0,001
abends nach morgens vor %-Differenz p
Mittlere Dicke 1,93 +0,13 mm 2,13+0,16 mm +10,3% + 3,9 = 0,00014
Volumen 2499,6 + 493,0 mm® 2768,9 + 469,9 mm® +11,3% + 50 < 0,0001
morgens vor morgens nach %-Differenz p
Mittlere Dicke 2,13+ 0,16 mm 2,02 +0,16 mm -5,1%+3,5 =0,0045
Volumen 2768,9 + 469,9 mm® 2629,9 + 516,9 mm® —5,4 % + 4,2 = 0,004
abends vor morgens vor %-Differenz p
Mittlere Dicke 2,01 £0,12 mm 2,13 +0,16 mm +6,2 % + 3,2 = 0,001
Volumen 2594,1 + 479,3 mm> 2768,9 + 469,9 mm® +7,0 % + 3,8 =0,0008
abends nach morgens nach %-Differenz p
Mittlere Dicke 1,93+£0,13 mm 2,02 +£0,16 mm +46 %+ 3,2 = 0,0054
Volumen 2499,6 + 493,0 mm® 2629,9 +516,9 mm® +52 %+ 3,8 =0,0028

5.4 Geschlechtsspezifische Unterschiede im

patellaren Knorpels

Deformationsverhalten des

Ménner zeigten tendenziell in der néchtlichen Ruhephase sowie nach Belastung héhere prozen-

tuelle Unterschiede (Tab. 6). Diese Unterschiede zwischen Ménnern und Frauen waren jedoch

nicht statistisch signifikant.

Tabelle 6: Unterschiede zwischen den Geschlechtern im Hinblick auf die prozentualen Verénderungen der mitt-
leren Dicke und Volumen des patellaren Knorpels

Frauen Ménner p-Wert
Deformation abends S50%+21 -58%=+25 p=0,28
Deformation morgens —6,7% 28 —-6,9%+27 p=0,7
A mittl. Dicke in der Ruhephase +75% %35 +9,0% +3/4 p=0,38
mittl. Dicke abends vor vs. morgens vor Belastung +2,1% +2,3 +26% +2.2 p=0,56
Volumen abends nach Belastung -49%+29 -49%=+20 p=0,7
Volumen morgens nach Belastung —6,7% +£25 -82%+29 p=0,28
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A4 Volumen in der Ruhephase +7,3% =+ 34 +8,3% + 3,6 p=0,56

Volumen abends vor vs. morgens vor Belastung +2,0% £ 2,2 +29%+19 p=0,28

Aufgrund der geringen Anzahl der Probanden (4 weibliche, 4 ménnliche Versuchspersonen)
wurde bei der Auswertung der Versuchsergebnisse auf die Untersuchung der geschlechts-
spezifischen Unterschiede verzichtet.
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6 Diskussion

Die vorliegende Arbeit ist unseres Wissens die erste Studie, welche die nachtlichen Anderun-
gen der Knieknorpeldicke in vivo untersucht. Wir beobachteten eine signifikante Zunahme der
mittleren Dicke des patellaren und des tibialen Knorpels wahrend der néchtlichen Ruhephase,
d. h., der Knorpel war morgens (nach der Ruhephase) dicker als abends, nach einem normalen
Alltag. AuBerdem war die Deformation am Morgen nach Belastung tendenziell grofier als am
Abend nach Belastung, wobei diese Unterschiede keine statistische Signifikanz erreichten. Es
wurden keine signifikanten Unterschiede in der n&chtlichen Zunahme der Knorpeldicke sowie
in dem Deformationsverhalten zwischen Frauen und Ménnern beobachtet.

Die in dieser Studie gewonnenen Daten sind in der Charakterisierung von biomechani-
schen Gegebenheiten in dem Ziel-Gewebe (Knorpel) hilfreich, in welches gezlchtetes Knor-
pelgewebe oder ein Knorpel-Transplant platziert wird. Des Weiteren ermdglichen die Messun-
gen Einblicke in die mechanischen Belastungen in vivo, die im Gewebe herrschen und den Me-
tabolismus der Chondrozyten stimulieren oder supprimieren. Diese Erkenntnisse kénnen bei
der Optimierung der mechanischen Stimulationsstrategien in Zellkultur oder im Transplant von
Nutzen sein, um die kultivierten Zellen bzw. das Transplant auf die physiologischen Anforde-
rungen im Empfangergewebe besser vorbereiten zu kénnen.

Im Rahmen longitudinaler klinischer Studien ist es wichtig, akkurate Ergebnisse zu erzie-
len, insbesondere, wenn z. B. der Knorpelverlust im Rahmen der Osteoarthrose untersucht
wird. Auch im Hinblick auf diesen praktischen Aspekt ist der Vergleich der Knorpeldicken
morgens und abends und die Kenntnis der Unterschiede hilfreich, um entscheiden zu kénnen,
ob die Baseline- und Follow-up-Messungen bei Kklinischen Studien tageszeitlich abgestimmt

werden mussen, um moglichst akkurate Messungen zu erzielen.

6.1 Methodikdiskussion

6.1.1 Reproduzierbarkeit der Messmethode

Die hohe Reproduzierbarkeit der hier angewendeten Messmethode wurde bereits in anderen
Studien festgestellt (Hohe et al. 2002b; Hyhlik-Durr et al. 2000; Stammberger et al. 1999b).

Der Variationskoeffizient fir quantitative Messungen des Patellaknorpels ergab in unserer Stu-
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die bei axialen Aufnahmen Werte zwischen 0,2 % und 2,4 % und bei koronaren Aufnahmen
der Tibia zwischen 0,7 % und 3,5 %. In anderen Studien wurde der Variationskoeffizient fur
die Patella mit 0,3 %-2,9 %, fir das laterale Tibiaplateau mit 3,8 %-8,2 % und fur das mediale
Tibiaplateau mit 3,0 %-5,5 % angegeben (Burgkart et al. 2001; Eckstein et al. 1996a; Eckstein
et al. 1998b). Die in der vorliegenden Studie gemessenen Reproduzierbarkeitswerte stimmen

daher mit der Literatur Uberein.

6.1.2 Auswahl und Alter der Probanden

Pathologische Prozesse im Kniegelenk kénnen eine Veranderung der Biomechanik des Knor-
pels verursachen. Deshalb wurden nur Probanden untersucht, die anamnestisch keine Traumata
oder aktuelle Beschwerden am Knie angegeben hatten. Traumata kénnen durch Instabilitaten
(Bandruptur) zur Veranderung der Krafteinwirkung und -amplitude und zu degenerativen Pro-
zessen im Knorpel fuhren und somit die Biomechanik des Kniegelenks verédndern (Andriacchi
et al. 2005). Zudem kann eine starkere Knorpeldeformierung auch durch eine erh6hte Permea-
bilitat, wie sie bei Knorpeldefekten besteht, hervorgerufen werden (Setton et al. 1993).

In einigen vorhergehenden Studien wurden geschlechtsspezifische Unterschiede beziig-
lich der Biomechanik und der Knorpelmorphologie des Kniegelenks festgestellt. Csintalan et
al. (2002) fanden an intakten Kadavergelenken Unterschiede bezlglich der patellofemoralen
Kontaktflachen und dem auftretenden Druck; Manner zeigten groliere patellofemorale Kontakt-
flachen bei Flexionswinkeln > 30°; diese Unterschiede waren jedoch bei 0° bis 30° nicht signi-
fikant. Bei Frauen wurde ein groRerer patellofemoraler Druck zwischen 0°- und 30°-Beugung
beobachtet. Hoherer Druck bewirkt eine starkere Knorpeldeformierung bei Belastung; daher
wurden in dieser Studie sowohl Manner als auch Frauen untersucht. Mehrere Studien zeigten
auch eine durchschnittlich geringere Knorpeldicke bei Frauen (Cicuttini et al. 2002; Ding et al.
2003; Faber et al. 2001; Hudelmaier et al. 2001). Es ist auch mdglich, dass bei Frauen hormo-
nelle Einflisse auf die Beschaffenheit des Gelenkknorpels bestehen (Ding et al. 2003).

Karvonen et al. (1994) fanden, unabhdngig vom Vorliegen einer Arthrose, eine statistisch
signifikante (p < 0,001) Knorpeldickenabnahme im Alter in den femorotibialen Kontaktflachen,
nicht jedoch an der Patella. Hudelmaier et al. (2001) untersuchten altere Manner und Frauen
(50-78 Jahre) ohne Knieschmerzen, vorausgegangene Traumata oder Operationen am Knie. Im
Vergleich zu jingeren Probanden (20-30 Jahre) wurde an der Patella der alteren Frauen eine
um bis zu =12 % (p < 0,05) geringere mittlere Knorpeldicke gemessen; bei dlteren Ménnern lag
der Wert bei —6 %. An der Tibia war die Knorpeldicke bei den &lteren Frauen um bis zu =10 %

und bei é&lteren Ménnern -7 % geringer als bei den jingeren Probanden. Die In-vivo-
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Deformation des patellaren Knorpels nach 30 Kniebeugen betrug —2,6 % bei &lteren Frauen und
—2,2 % bei alteren Ménnern, —4,5 % bei jingeren Frauen und —6,2 % bei jlngeren Mannern.
Diese Deformation war demnach bei &lteren Probanden signifikant geringer als bei jlingeren
Probanden (p < 0,05). Aufgrund der Altersabhangigkeit der Knorpeldeformation wurden in der

vorliegenden Studie ausschliesslich junge Erwachsene (Alter 20-28 Jahre) untersucht.

6.1.3 Versuchsdurchfiihrung

Die Probanden wurden angewiesen, in den letzten 48 Stunden vor der Untersuchung keine star-
keren sportlichen Belastungen zu tatigen, um Kniebeanspruchungen zu vermeiden, die das all-
tagliche MaR Ubersteigen. Dies beruht auf der Annahme, dass sich die Knorpeldeformation
nach vorausgegangenen zum Teil hohen und unphysiologischen Belastungen aufgrund des
dann veranderten Flissigkeitsgehaltes anders verhalt als die Deformation eines normal belaste-
ten Knorpels. Eckstein et al. (2005) untersuchten die Erholung des Knieknorpels nach 100
Kniebeugen. Der Knorpel gewann in 45 Minuten 50 % und in 90 Minuten 100 % seines Aus-
gangsvolumens zurlick. Diese Ergebnisse deuten darauf hin, dass unverziglich durchgefuhrte
Messungen (im Anschluss an die Ankunft nach der taglichen Belastung, bzw. innerhalb von 90
Sekunden nach den Ubungen) keine nennenswerten Abweichungen von einer sofort durchge-
fuhrten Echtzeitmessung zeigen. In der vorliegenden Studie wurden die Messungen nach einem
Tag normaler Aktivitdten ohne Ruhephase nach Ankunft in der MRT-Einheit und am darauf-
folgenden Morgen sofort nach dem Aufstehen durchgefiihrt, wobei die Probanden die Nacht in

der MR-Einheit liegend verbrachten und das rechte Knie nicht belastet wurde.

6.1.4 Bildakquisition und -bearbeitung

Die Magnetresonanztomographie stellt eine adaquate Mdglichkeit dar, die Gelenkoberflache
und die Knorpel-Knochen-Grenze darzustellen und quantitative Messungen am lebenden und
intakten Gelenk vorzunehmen. Hierbei hat sich eine T1-gewichtete 3D-Gradientenechosequenz
mit Fettunterdriickung (T1-w 3D GRE fs) oder mit selektiver Wasseranregung (T1-gewichtete
FLASH 3D-Sequenz mit TR = 17,2 ms, TE = 6,6 ms, FA = 20°) bewéhrt, die ein akzeptables
Signal-zu-Rausch-Verhaltnis und eine gute Abgrenzung des Gelenkknorpels von seiner Umge-
bung aufweist (Burgkart et al. 2001; Eckstein et al. 1998a; Eckstein et al. 1996b; Graichen et al.
2000; Sittek et al. 1996). Mit Hilfe dieser Sequenz kann eine reproduzierbare und valide Di-
cken- und Volumenmessung des Gelenkknorpels unabhangig von der Schnittfihrung und der
Angulierung der Schichten vorgenommen werden (Eckstein et al. 1997a; Eckstein et al. 1998a;
Eckstein et al. 1994; Eckstein et al. 1995; Peterfy et al. 1994a; Stammberger et al. 2000). Die
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schnelleren Akquisitionszeite der Water-Excitation-Sequenz eignen sich daher besonders fiir
die Messung der Knorpeldeformation nach Belastung (Burgkart et al. 2001; Eckstein et al.
2000a; Graichen et al. 2004).

Die Akquisitionen nach Belastung wurden nicht mit einer einzigen Akquisition vor Belas-
tung, sondern mit dem Mittelwert zweier Akquisitionen vor Belastung (mit Repositionierung)

verglichen. Dadurch werden Prazisionsfehler verringert, was der Studie eine Stéarke verleiht.

6.1.5 Limitationen der Studie

Es wurde mit der hier angewandten Methode die Deformation anhand der Differenz der Aus-
gangs- und Endgrofien bestimmt. Eine ,,Echtzeitmessung“ wahrend der Belastung ist technisch
schwierig und aufgrund der Bewegungen wéhrend der Bildakquisition artefaktanfallig. Es ist
jedoch anzunehmen, dass die Deformation am Ende der Datenakquisition sich nicht wesentlich
von der tatsachlichen Deformation am Ende der Belastung unterscheidet. Eckstein et al. (1999)
konnten zeigen, dass die Deformation am Kniegelenkknorpel 10 Minuten nach 100 Kniebeugen
mit der Deformation sofort nach den Kniebeugen nahezu identisch ist und erst nach ca. 90 Mi-
nuten der Ausgangswert vor den Kniebeugen erreicht wird (Eckstein et al. 1999).

Trotz des standardisierten Ablaufs der dynamischen sowie der statischen Belastung ist bei
jedem Probanden von individuell unterschiedlichen lokomotorischen Strategien auszugehen,
die durch Abweichungen in der Ausfihrung zu (regional) unterschiedlichen Deformationen
fuhren kénnen. Die geringe Anzahl der Probanden, bei denen die morphologischen Verande-
rungen des Tibiaknorpels erfasst wurden, wirkt ebenso limitierend auf die Aussagekraft.

Eine weitere Limitation der vorliegenden Studie ist, dass zwar die mittlere Knorpeldicke
und das Gesamtvolumen des Knorpels bestimmt wurden, nicht jedoch regionale Knorpeldi-
ckenveranderungen (z. B. zentrale vs. periphere Tibia).

6.2 Diskussion der Ergebnisse

Der Vergleich der abendlichen und morgendlichen Messungen jeweils vor der Belastung er-
brachte in unserer Studie in allen untersuchten Knorpelplatten eine signifikante Zunahme der
Knorpeldicke und des Knorpelvolumens. Die tageszeitlichen (diurnale) Anderungen der Knor-
pelmorphologie am Kniegelenk wurden bislang in einer Arbeit untersucht. So untersuchten
Waterton et al. (2000) das Kniegelenkknorpel von 6 knorpelgesunden Probanden zwischen 21
und 26 Jahren drei Wochen lang morgens und abends mittels MRT (Siemens Impact 1,0 T;
sagittal 3D spoiled gradient echo, Fettunterdriickung; 0,55 x 0,55 x 1,55 mm®). Die Segmentie-

rung bzw. die Analyse erfolgte, wie in unserer Studie, semiautomatisch. Morgens wurden Pro-
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banden vor Beginn ihrer Tatigkeit untersucht und hatten ihre Knie bereits geringen Belastungen
wie z. B. dem Laufen zur Arbeitsstelle, dem Treppensteigen usw. ausgesetzt. Die abendliche
Messung erfolgte nach einer Uberwiegend stehenden Tétigkeit. Bei der morgendlichen Mes-
sung handelte es sich jedoch nicht um eine wirkliche Ruhemessung, da die meisten Probanden
morgens zu Full zur MRT eine Strecke von maximal 3 km zuriickgelegt hatten. Eckstein et al.
(2005) fanden nach einem 5-minltigem Gehen eine Deformation des Patellaknorpels von —
2,8 % + 0,8 (Eckstein et al. 2005). In der Arbeit von Waterton et. al (2000) wurde keine signi-
fikante Anderung des Gesamtvolumens des Femurknorpels festgestellt, jedoch nahm die Knor-
peldicke an den patellofemoralen und tibiofemoralen Kontaktflachen des Femurs (bis zu 0,6
mm) ab. Diejenigen Regionen, die keine Kontaktflachen im Stehen aufweisen, nahmen dage-
gen an Dicke zu. Die Autoren nahmen an, dass der Grund dafur in der Umverteilung von inter-
stitieller Flussigkeit innerhalb des Knorpels von den belastungstragenden zu den nicht belas-
tungstragenden Knorpelanteilen liegt.

Unsere Ergebnisse im Bezug auf die Deformation der Patella nach dynamischer Belas-
tung (Kniebeugen) liegen in derselben GroRenordnung wie vorhergehende Studien (Eckstein et
al. 2005; Eckstein et al. 2000a; Eckstein et al. 1999; Eckstein et al. 1998b; Hudelmaier et al.
2001). Die Deformation an der Tibia nach statischer Belastung ist in der vorliegenden Studie
vergleichbar mit dem Ausmal} der Deformation nach StoRbelastung (high impact loading) und
groler als die unter &hnlichen statischen Belastungskonditionen in einer vorhergehenden Unter-
suchung (Eckstein et al. 2005). In einer weiteren Studie, in der die Tibia mit einem MRT-
kompatiblen Apparat mit 50 % des Korpergewichts statisch belastet wurde, wurde ein geringe-
res Ausmal} der tibialen Deformation beobachtet (Cotofana et al. 2011). Dass die in unserer
Studie beobachtete Deformation des tibialen Knorpels gréRer ist als bei vergleichbaren Studien,
kann damit zusammenhé&ngen, a) dass die statische Belastung der Tibia nach den Kniebeugen
stattfand, b) dass unsere Versuchsordnung (statische Belastung im Stehen auf einem Bein)
zwecks Aufrechthaltung des Gleichgewichts zur Aktivierung/Kontraktion von Muskelgruppen
gefiihrt hat, c) dass Prazisionsfehler geringer waren, dank der Ermittlung der Mittelwerte aus
zwei Akquisitionen nach Belastung.

Chan et al. (2009a) untersuchten mittels Bestimmung der Verdréangung (Displacement
Encoded imaging with Stimulated Echoes; DENSE-MRI) die Deformation des Knorpels in ti-
biofemoralen Gelenken von Schweinen unter zyklischer Belastung in der MRT-Einheit (Chan
et al. 2009a). Die Deformation im Tibiaknorpel betrug von 0,0 % bis zu —4,3 %.

In der vorliegenden Studie beobachteten wir keine signifikanten Unterschiede zwischen

Frauen und Mannern im Deformationsverhalten des patellaren Knorpels. In vergleichbaren
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Studien wurden ebenfalls keine signifikanten geschlechtsspezifischen Unterschiede festgestellt
(Eckstein et al. 2000a; Hudelmaier et al. 2001)

6.3 Interpretation der Ergebnisse

6.3.1 Physiologische Deformation des Gelenkknorpels

Der Gelenkknorpel ist stdndig Belastungen ausgesetzt, deren GroRe, Richtung und zeitliche
Entwicklung zusammen mit den mechanischen Eigenschaften des Knorpels das AusmaR der
Knorpeldeformation bestimmen. Da die solide und die fliissige Matrix des Knorpels jeweils als
anndhernd unkomprimierbar angesehen werden (Mow et al. 1993), missen die beobachteten
Volumen- und Dickendnderungen auf eine Verschiebung der interstitiellen Flissigkeit im
Knorpel basieren. Wie bereits in der Einleitung erlautert, hat der Knorpel eine niedrige Per-
meabilitat und leistet Widerstand gegeniiber dem Flussigkeitsfluss (drag forces). Unter Belas-
tung steigt zunéchst der hydrostatische Druck (initiale Stiitze bei Belastung), und bei anhalten-
der Belastung wird die Flussigkeit herausgepresst und die Last zunehmend durch die solide
Matrix gestiitzt. Diese volumetrischen Anderungen sind im physiologischen Bereich reversibel.
Nach Beenden der Belastung erlangt der Knorpel aufgrund des Fllssigkeitsrickflusses wieder
seine urspriingliche Dimension. Diese theoretischen Uberlegungen wurden in Ex-vivo-
Experimenten sowie anhand von rheologischen Untersuchungen an hydrierten Gelen tberprift
(Guilak et al. 1999; Kwan et al. 1984). Mit der MRT konnen diese Veranderungen auch in vivo
erfasst werden.

Liess et al. (2002) untersuchten 20 gesunde Probanden nach Durchfiihrung von 60 Knie-
beugen. Das Ziel der Studie war die Messung des Flussigkeitsgehalts des patellaren Knorpels
mittels T2-Mapping. Die MR-Bilder des Patellaknorpels wurden sofort nach der Ubung und
dann nach einer Pause von 45 Minuten akquiriert. Das patellare Knorpelvolumen nahm inner-
halb von 45 Minuten um 5,4 + 1,5% (p <0,001) zu. Zur gleichen Zeit wurden T2-Bilder
(maps) des Patellaknorpels akquiriert. Wahrend der 45-minutigen Erholungsphase nahm T2 um
2,6 £1,0% zu (p <0,05). Die Autoren folgerten, dass nach Belastung geringe physiologische
Veranderungen des Wassergehalts des Knorpels sowie gleichzeitige Verdnderungen der Kol-
lagen- und Proteoglykandichte des Knorpels auftreten. Auch diese Studie belegt einen Aus-
und Rickstrom der Flissigkeit unter Belastung bzw. wahrend der Erholung.

In Zusammenschau der obigen Studien deuten unsere Ergebnisse darauf, dass der Knie-
gelenkknorpel wahrend der normalen Alltagsaktivitdten (Gehen etc.) in einem (Dauer-) Zu-
stand von ca. 2-3 % durchschnittlicher Kompression ist, im Vergleich zu nicht gewichtstragen-
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den Bedingungen nachts. Intensive Ubungen kénnen weitere 2-3 % der durchschnittlichen
Kompression uber diejenigen wéhrend der normalen Alltagsaktivitaten hinzufiigen (Eckstein et
al. 2006b).

Der Flissigkeitsfluss in die Knorpelmatrix erfllt unter Umstédnden wichtige Aufgaben
fur die Knorpelhomdostase. Es ist anzunehmen, dass der Flussigkeitsfluss fir den Transport
groRerer Molekile wichtig ist (Garcia et al. 1996; Mow et al. 1984). Durch den Flissigkeits-
fluss, der in der Erholungsphase zwischen der Knorpelmatrix und dem umgebenden Gewebe
stattfindet, wird die Ernahrung des Knorpels gewahrleistet und die biosynthetische Aktivitét der
Chondrozyten wahrscheinlich Uber elektrische Potenziale reguliert (Kim et al. 1995; Kim et al.
1994). Auf diese Weise scheint die Belastung den Metabolismus und die Syntheserate von
Chondrozyten zu beeinflussen.

6.3.2 Vergleich mit den Bandscheiben

Studien tber die diurnalen Anderungen der lumbalen Bandscheiben zeigen &hnliche Ergebnisse
wie unsere Untersuchungen zu Gelenkknorpeln: Die Bandscheiben sind wahrend des Tages
einer erhdhten mechanischen Belastung ausgesetzt. Sie erfahren tagsiber eine VVolumenabnah-
me und nachts eine Volumenzunahme (Hutton et al. 2003; Malko et al. 1999, 2002; Malko et
al. 1996; Paajanen et al. 1994; Roberts et al. 1998).

In der Studie von Malko et al. (2002) wurde die MRT zur Messung der Verénderungen
des Volumens und des Flissigkeitsgehalts der lumbalen Bandscheiben bei 5 normalen Proban-
den eingesetzt. Die MRT-Datensatze wurden am Ende eines normalen Tages und am darauf-
folgenden Morgen (nach einer néchtlichen Ruhephase) aufgenommen. Das Bandscheibenvo-
lumen nahm im Durchschnitt um 10,6 % wahrend der nachtlichen Ruhephase zu und danach
wéhrend des 8-stiindigen Laufens um 5,6 % ab. Nach 8 Stunden Laufen war das VVolumen nicht
auf das Niveau vom Vorabend gesunken. Die Autoren folgerten, dass das 8-Stunden-Protokoll
nicht lang genug war, um das Ausgangsvolumen wieder herzustellen (Malko et al. 2002). Die
gleichen Autoren (Malko et al. 1999) fanden mittels MRT, dass die durchschnittliche Volu-
menzunahme der lumbalen Bandscheiben 3 Stunden nach Ende der kompressiven Belastung
(Laufen mit einem 20 kg-Rucksack fur 3 Stunden) 5,4 % betrug. Wenn die Bandscheibe 5,4 %
ihres initialen Gesamtvolumens erreicht und unter der Annahme, dass der initiale Flussigkeits-

gehalt 75 % ist, dann betragt die Volumenzunahme etwa 7 %.
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6.4 Schlussfolgerungen

Anhand der im Rahmen der vorliegenden Studie gewonnenen Erkenntnisse kdnnen die unter

Kapitel 3 gestellten wissenschaftlichen Fragen folgendermalien beantwortet werden:

1. Die untersuchten morphologischen Parameter des patellaren Knieknorpels deuten auf ei-
ne tageszeitliche Deformation von 2 %-8 % hin. Nach einer nachtlichen Ruhephase von 8
Stunden zeigen die untersuchten Knorpelplatten eine signifikante Zunahme der mittleren
Knorpeldicke sowie des Knorpelvolumens. Dies ist auf einen Ruckstrom der Fllssigkeit in

die extrazelludre Matrix zuriickzuftihren.

2. Im Einklang mit den theoretischen Deformationsmodellen des Knorpels sowie mit der
Annahme, dass wéhrend der nachtlichen Ruhephase sich Knorpel dank des Rickstroms
von Flussigkeit erholt, zeigte sich wahrend der morgendlichen Belastung eine starkere De-

formation als abends. Dieses Ergebnis war statistisch nicht signifikant.

3. Die vorliegende Studie zeigte keine Unterschiede im Deformationsverhalten des patella-

ren und des tibialen Knorpels zwischen Mannern und Frauen.
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7 Zusammenfassung

Die Magnetresonanztomographie ermdglicht es, die Knorpelphysiologie in vivo zu untersuchen
und die mechanobiologischen Bedingungen in dem Zielgewebe, in das ein Knorpeltransplantat
verpflanzt wird, zu charakterisieren. Knorpel deformiert wéhrend einer mechanischen Belas-
tung; es ist jedoch wenig bekannt ber sein Verhalten nach Deformation. In der vorliegenden
Studie untersuchen wir die nachtlichen Veranderungen der Knorpeldicke und, ob die Deforma-
tion nach mechanischer Belastung morgens groRer ist als abends.

Es wurden jeweils zwei axiale und zwei koronare MR-Akquisitionen der rechten Kniege-
lenke von 17 gesunden Probanden (Alter: 23,5 + 3,0 Jahre) nach einem gewdhnlichen Alltag
durchgefuhrt. Danach wurden nach dynamischer Belastung mit 30 tiefen Kniebeugen eine axia-
le MR-Aufnahme und anschlieBend nach 2-mintiger statischer Belastung mit 150 % des Kor-
pergewichts eine koronare MR-Aufnahme akquiriert. Wahrend einer anschlieBenden ndchtli-
chen Ruhephase von 8 Stunden wurden die Kniegelenke nicht belastet. Dasselbe Versuchspro-
tokoll wurde am nachsten Morgen wiederholt.

Eine signifikante Zunahme der Knorpeldicke (p < 0,01) wurde zwischen den abendlichen
und morgendlichen Ruheakquisitionen beobachtet: +2.4 % an der Patella, +8.4 % an der media-
len Tibia und +6.2 % in der lateralen Tibia. Die Deformation am nachsten Morgen (-6.8 %
Patella, —4.6 % med. Tibia, -5.1 % lat. Tibia) war (tendenziell) groRer als am Abend (-5.4 %
Patella. —3.2 % med. Tibia, —3.7 % lat. Tibia). Es wurden keine signifikanten Unterschiede in
der Deformation sowie nédchtlichen Veranderungen der Knorpeldicke zwischen Frauen und
Ménnern gesehen.

Wir folgern, dass der gesunde Kniegelenkknorpel, unabhangig von dem Geschlecht, wéh-
rend eines normalen Arbeitstags physiologischerweise um 2—-8 % deformiert ist, und dass eine
weitere Deformation um 3-6 % durch anstrengende korperliche Tatigkeiten erreicht werden
kann. Knorpel ,,erholt* sich Uber Nacht, indem wéhrend der nachtlichen Entlastung Flussigkeit

in den Gelenkknorpel zuriickstromt.
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