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1 Einleitung

1.1 Anatomie der Patella
1.1.1 Funktion und Aufbau

Die Patella ist ein zur unteren Extremitat gehdrender rundlicher Knochen. Sie
dient als Sesambein des M. quadriceps femoris und liegt eingefasst in dessen
Sehne ventral dem Kniegelenk auf [1].

,~>esambeine [...] sind in Sehnen eingelagerte Knochen, die die Sehnen vor zu
groller Reibung schitzen® [2]. Sie reduzieren die Druckbelastung von
Sehnenscheiden und dienen oft gleichzeitig als Hypomochlion, indem sie den
Sehnenansatzwinkel vergrofRern. Die funktionelle Bedeutung resultiert aus einer
VergrofRerung des Hebelarms, was zu einer Kraftersparnis des betreffenden
Muskels fuhrt [2, 3].

Basis

Patelladffnungswinkel
 Apex

Abb. 1 Schematischer Aufbau einer Patella



Aufbau der Patella (Abb. 1):

,Ihr proximales abgerundetes Ende wird als Basis bezeichnet, das distale Ende
bildet den zugespitzten Apex. lhre Ruckseite besteht aus zwei Uberknorpelten
Facetten, welche mit der zwischen den Femurkondylen gelegenen Facies
patellaris artikulieren und miteinander den Patella6ffnungswinkel von
durchschnittlich 130° bilden.“ [1].

Die laterale Facette ist in der Regel leicht konkav geformt, wéahrend die mediale
Facette meist leicht konvex ist [4].

1.1.2 Femoropatellargelenk

Die retropatellare Gelenkflache der Patella und die kndcherene Trochlea des
Femurs bilden das Femoropatellargelenk. Die Kante zwischen medialer und
lateraler Facette der Patella sollte dabei mittig in der Rinne der Trochlea laufen
[1, 4].
Die Patella wird von 3 Hauptstabilisatoren in ihrem Gelenk stabilisiert. Diese
kénnen in passive und aktive Stabilisatoren unterteilt werden [5-7].
Die Patella wird passiv stabilisiert durch:

¢ Das mediale patellofemorale Ligament (MPFL), welches vom Epicondylus

medialis des Femurs zum medialen Rand der Patella verlauft.

e Die kntcherne Trochlea femoris.
Die Patella wird aktiv stabilisiert durch:

e Den Vastus medialis/Vastus medialis obliquus des Musculus quadriceps

femoris.

1.2 Atiologie und Epidemiologie von akuter Patellaluxation und

patellofemoraler Instabilitat

Akute Patellaluxationen sind als haufige Kniegelenksverletzungen in der Literatur
beschrieben [8-10]. Von einer Subluxation bzw. einer Luxation spricht man, ,[...]
wenn sich die Gelenkpartner teilweise oder ganz voneinander trennen und in
Fehlstellung zueinander geraten.“ [11]. Die jahrliche Inzidenz von
Patellaluxationen liegt bei 23,2 pro 100.000 Personenjahre. Sehr haufig luxiert



die Patella dabei nach lateral. Luxationen der Patella sind meist
Sportverletzungen des Jugendlichen, welche durch Valgus- und Rotationskréfte
auf das gebeugte Knie ausgeldst werden. Die hdchste Inzidenz findet sich bei
14- bis 18-Jahrigen, sie liegt bei 147,7 pro 100.000 Personenjahre [10].

Nach erstmaliger Patellaluxation besteht ein erhdhtes Risiko, eine
patellofemorale Instabilitdt zu entwickeln. So beschreiben Jaquith et al. [12] eine
Instabilitatsrate von 34,7 % bei konservativer Erstversorgung. Hevesi et al. [13]
beobachteten, dass 38 von 81 Patienten (46,9 %) in einem Zeitraum von 10
Jahren eine patellofemorale Instabilitéat entwickelten. Das Risiko erhdht sich mit
Vorliegen von einem oder mehrerer Risikofaktoren. Zu Ihnen gehdren neben
einem jungem Patientenalter und der Unreife des Skelettsystems auch eine
Dysplasie der Trochlea, eine Patella alta, eine Laxizitat des Band- und
Kapselapparats sowie eine Schwache des Vastus medialis des M. quadriceps
femoris. Weitere Risikofaktoren sind eine Hypoplasie der lateralen
Femurkondyle, ein Genu valgum, eine verstarkte Innentorsion des Femurs sowie

eine lateralisierte Position der Tuberositas tibiae [6, 12-16].

1.3 Therapie von akuter Patellaluxation und patellofemoraler

Instabilitat

Aufgrund der multifaktoriellen Genese wird die Therapie einer erstmaligen
Patellaluxation kontrovers diskutiert [17]. Es sollte berlcksichtigt werden, dass
rezidivierende Patellaluxationen und patellofemorale Instabilitat haufig zu
Knorpelschaden und Arthrose des Kniegelenks fuihren [18-20]. Ohne Vorliegen
von Risikofaktoren wird oft zunéchst ein konservativer Therapieansatz gewahlt,
spatestens bei rezidivierender patellofemoralen Instabilitdt ist meist ein
operatives Vorgehen indiziert [6, 8]. Daftir wird der Patient auf wahrscheinliche
Ursachen und anatomische Risikofaktoren untersucht und die dazu passende(n)
Intervention(en) ausgewahlt [21, 22].

Bei Patellaluxationen wird oft das mediale patellofemoralen Ligaments (MPFL)
beschadigt [8]. Es dient als einer der Hauptstabilisatoren der Patella gegen

Krafte, die nach lateral wirken, insbesondere zwischen 0° und 20° der Flexion



[23, 24]. Bei vorliegender patellofemoraler Instabilitat ist in tber 90 % der Falle
das MPFL insuffizient [6]. Daher ist, je nach Atiologie der Instabilitat ggf. auch in
Kombination mit anderen Eingriffen, einer der héaufigsten operativen
Therapieansatze die Rekonstruktion des MPFL [6, 7, 25, 26].

1.4 Problemstellung

In der Literatur sind zahlreiche unterschiedliche Techniken zum MPFL-Ersatz
beschrieben. Dabei wird meist das nicht mehr funktionsfahige MPFL durch ein
autologes Sehnentransplantats ersetzt, indem es femoral und patellar fixiert wird
und dadurch die physiologische Position des MPFL einnimmt. Die in der Literatur
beschriebenen Techniken unterscheiden sich hauptsachlich in der Art der
patellaren Fixation des Transplantats. Beschrieben sind Fixationen mit
Interferenzschrauben, Bohrkanalen, Nahtankern oder Nabhtfixationen am
Knochen oder Weichgewebe. Bei der femoralen Fixation des Transplantats ist
der Einsatz von Interferenzschrauben am weitesten verbreitet [27-40].

Trotz der Vielzahl an beschriebenen Methoden gibt es aktuell keinen klaren
Konsens darlber, welche patellare Fixation das beste klinischen Ergebnis mit
sich bringt [41, 42].

Techniken mit transpatellaren Bohrkanalen zeigen hohere Komplikationsraten,
wahrend bei patellarer Fixation mit Nahtanker oder Interferenzschraube
Fremdkorper eingebracht werden, welche im weiteren Verlauf ursachlich fur
zahlreiche Probleme sein koénnen [25, 42-44]. So kénnen sie bei spaterer
Bildgebung Storartefakte verursachen [45] und sollten stets als potenzielle
Infektionsquelle betrachtet werden.

Shah et al. [44] beschreiben 2012 in einer Metaanalyse eine durchschnittliche
Komplikationsrate von 26,1 % bei MPFL-Rekonstruktionen. Die am haufigsten
erfassten Komplikationen waren Reluxation der Patella, Beugedefizit im
Kniegelenk, Symptomatik wegen eingebrachter Fremdkoérper, Hamatome,
Wundinfektionen, Schmerz und Patellafraktur. 8,3 % der Patienten zeigten
postoperativ eine patellare Hypermobilitit oder Episoden von subjektiv

empfundener Instabilitat. Insgesamt 1,1 % aller Revisionen waren auf



eingebrachtes OP-Material zurtickzufihren. Im Vergleich zwischen MPFL, die mit
Bohrkanalfixation rekonstruiert wurden und MPFL, die durch Nahtfixation
rekonstruiert wurden, zeigte die Bohrkanalfixation eine hohere Komplikationsrate
bei gleichzeitig niedrigerer Rate an Reluxation oder patellarer Hypermobilitat.
Wilkens et al. [46] erfassten in einer Metaanalyse im Jahr 2019 eine rekurrente
Instabilitatsrate von 13,8 % nach MPFL-Rekonstruktion.

Teilweise wenig zufriedenstellende Ergebnisse und hohe Komplikationsraten
etablierter MPFL-Rekonstruktionen zeigen, dass nach wie vor ein hoher

Forschungsbedarf besteht, um den Ersatz des MPFL zu optimieren.



1.5 Aufgabenstellung

Stellt sich die Aufgabe, eine ideale MPFL-Rekonstruktion zu entwickeln, dann

sollte diese die folgenden Eigenschaften mit sich bringen:

1. Die biomechanischen Eigenschaften sollten mit denen des nativen MPFL

vergleichbar sein.

2. Das MPFL sollte die Patella hauptsachlich zwischen 0° und 20° in der
Beugung nach medial fixieren, ohne dass durch zu grof3e Straffheit die

Beweglichkeit des Knies eingeschrankt wird [21].

3. Das MPFL sollte mit doppeltem Schenkel rekonstruiert werden, um die
breite Insertion des nativen MPFL an der Patella zu imitieren und
Rotationsbewegungen der Patella wahrend der Beugebewegung zu

minimieren [36, 41].

4. Dynamische Fixationen sollten gegeniber statischen den Vorzug
gegeben werden, damit zu hohe patellofemorale Anpressdricke zu
verhindert werden kénnen [27, 47]. So zeigten Rood et al. 2015 [47], dass
bei statischer Fixation des Transplantats drei- bis funffach erhohte
patellofemorale Anpressdriicke gegeniber dem nativen MPFL vorliegen,

was eine Arthrose im Kniegelenk begtinstigt.

5. Zur Minimierung von Komplikationen sollte die ossare Patella unversehrt

belassen werden [44].

6. Zur Minimierung von Komplikationen sollte auf das Einbringen von

Fremdkdrpern verzichtet werden [44].

7. Die Kosten sollten 6konomisch vertretbar sein.



1.6 Stand der biomechanischen Forschung

Es existiert bereits eine Vielzahl biomechanischer Studien zum MPFL-Ersatz.
Untersucht wurden dabei hauptsachlich Techniken zur patellaren Fixation des
Sehnentransplantats. Techniken zur femoralen Fixation wurden seltener
untersucht. Die Studien wurden teils an humanen Kadavern durchgefihrt, teils
wurde ein porcines oder ein Kunstknochenmodell verwendet [9, 48-53].

Tab. 1 und Tab. 2 zeigen eine Ubersicht der aktuellen Literatur. Viele der
untersuchten Techniken zeigten eine hohe Primarstabilitat. Sie haben
gemeinsam, dass die Sehne mit einem Implantat oder Bohrkanal, oder einer
Kombination von beidem, an der Patella befestigt wurde.

Nur wenige biomechanische Studien existieren bis jetzt zu implantat- und
bohrkanalfreien patellaren Fixationsmethoden. Herbort et al. [49] untersuchten
eine Rekonstruktion mittels geschwenkter Quadricepssehne. Dazu wurde ein Teil
der Quadricepssehne freiprapariert und um 90° nach medial geschwenkt. Die
patellare Insertion der Sehne wurde belassen und die geschwenkte Sehne
zusatzlich an der medialen Seite der Patella mit zwei N&hten befestigt. Die
femorale Insertion der Sehne wurde in der Studie nicht durchgefuhrt und nicht
getestet. Es resultierten mit dem MPFL vergleichbare Primarstabilitaten.
Mountney et al. [52] untersuchten unter anderem eine Nahttechnik des
rupturierten MPFL. Es resultierten Primarstabilititen die weit unter dem des
nativen MPFL lagen.

Eine Technik, bei der ein Sehnentransplantat durch Vernahen am patellaren
Weichgewebe befestigt wird, wurde nach aktuellem Wissensstand
biomechanisch noch nicht untersucht. Eine mdgliche Uberlegenheit von
implantat- und bohrkanalfreier patellarer Fixation, vor allem durch einen
komplikationsarmeren postoperativen Verlauf, setzt voraus, dass eine gute
biomechanische Primarstabilitdt gegeben ist. Die biomechanische Untersuchung
sollte somit am Anfang der Entwicklung einer neuen Rekonstruktionsmethode fir
den MPFL-Ersatz stehen.



Tab. 1 Ubersicht aktueller biomechanischer Publikationen zum MPFL-Ersatz Teil 1

Autoren
und Jahr

Hapa et al.
2012 [48]

Herbort et
al. 2014
[49]

Huber et
al. 2019
50

Joyner et
al. 2017
[51]

Modell

Hybrid:
Kunst-
knochen
(Sawbone)
und
bovine
Exten-
sorensehn
en

Humane
Kadaver

Meta-
analyse

Humane
Kadaver +
Gracilisse

hne

Untersuchte
patellare
Fixations-
methoden

(1) Transverse
Tunnelfixation
(2) Interferenz-
schraube
(3) Docking-
Technik
(transossare
Bohrkanalfixation
mit Naht)
(4) Fadenanker

(1) Natives MPFL
(2) Quadriceps-
Sehnen
Rekonstruktion

nativ

(1) kortikale
suspensorische
Fixation (Patella +
Femur)

(2) kortikale
suspensorische
Fixation (Patella)
+
Inferenzschraube
(Femur)

(3) Interferenz-
schraube
(Patella) +
kortikale
suspensorische
Fixation (Femur)
(4) Interferenz-
schraube (Femur
+ Patella)

(5) Fadenanker
(Patella) +
kortikale
suspensorische
Fixation (Femur)

Material-
pruf-
maschine

MTS
Bionix-II
Universal
Testing
Machine,
MTS
Systems
Corp, USA

Zwick Roell
Z005

Verschiede
ne

Instron
5565

Fmax (N)

(1) 304
+ 140
(2) 241
+ 103
(3) 106
+41
(4) 299
+116

(1)
190,7 +
82,2
(2) 205
+77,8

@ 158,3
+76,3

(1)
218.3 +
50.1 N.

(2)
261.6 +
67.8 N.

(3)
267.1+
88.5 N.
(4) 191

82.7 N
(%)
120.0 +
21.6 N

Yield
Load

(N)

)
167,8 +

)
147,1 +
65,1

Steifig-
keit (N*
mm-t)

(1) 28 +
3
(2) 31+
6
(3) 14 +
2
(4) 21 +
6

(1) 29,4
+9,8
(2) 33,6
+6,8

@ 29,3+
14,9



Tab. 2 Ubersicht aktueller biomechanischer Publikationen zum MPFL-Ersatz Teil 2

Autoren
und Jahr

Lenschow
et al. 2013

[9]

Mountney
et al. 2005
[52]

Russ et al.
2015
[53]

Modell

Porcin

Hybrid:
Humane
Kadaver

und
bovine
Hamstring
-Sehnen

Humane
Kadaver

Untersuchte
patellare
Fixations-
methoden

(2) Interferenz-
schraube
2
Transpatellarer
Tunnel
(3) Fadenanker
(4) V-férmiger
Bohrkanal
(5) Docking-
Technik
(transossare
Bohrkanalfixation
mit Naht)

(1) nativ
(2) MPFL-
Reparatur durch
Kessler-Naht
(3) Fadenanker +
4 Faden ohne
Transplantat
(4) Interferenz-
schraube laterale
Patella + medialer
Femur
(5)
Interferenzschrau
be laterale Patella
+ lateraler Femur

(1) Fadenanker
(2) Interferenz-
schraube

Material-
pruf-
maschine

Zwick Roell
Z005

Instron
1122
(Instron
Co.,
High
Wycombe,
UK),

Instron
5864

Fmax (N)

)
416,0 +
101,7
@)
354,4 &
136,8
®3)
401,5 +
96,1
(4)
146,7 +
79,6
()
539,5 +
159,6

(1) 208
+ 90
(2)37 +
27
(3) 142
+39
(4) 126
+21
(5) 195
+ 66

(1)
2015 +
63,1
)
299,2 +
99,9

Yield Steifig-
Load keit (N*
) mm-1)

1) 97,2

+232

(2) 90,5
+

getestet,
aber
nicht
ange-
geben

24,3
(3) 87,4
s
18,4
(4) 99,6
+4.8
(5) 30,8
+4.8

nicht
- ange-
geben

(1) 20,6
+6,8
(2) 34,7
+10,7



1.7 Die neue implantatfreie patellare Weichteilfixation

Ein madglicherweise vielversprechender Ansatz ist die von Reppenhagen
et al. [39] beschriebene implantatfreie patellare Weichteilfixation. Dabei wird die
autologe Gracilissehne als Transplantat verwendet. Sie wird implantat- und
bohrkanalfrei mit resorbierbaren Nahtmaterial der Starke 0 mittels zweier Z-
Néahte sowie zweier U-Nahte am patellaren Weichgewebe befestigt (s. Kapitel
2.1.2 Praparation der Versuchsgruppen, Gruppe 1). ,Die femorale Fixation erfolgt
durch Einzug des Transplantats in einen Bohrkanal und Stabilisierung mit einer
Interferenzschraube.” [39].

Ein Vorteil dieser Methode ist, dass die ossare Integritat der Patella unversehrt
belassen wird und auf das Einbringen von Ankern oder Schrauben verzichtet
wird. Wahrscheinlich wird durch die weniger straffe Fixation ein physiologischerer
patellofemoraler Druck erreicht. Unphysiologisch hohe Anpressdriicke kdénnten
langfristig Arthrose verursachen [27, 47].

Durch den Verzicht auf aufwendige Bohrungen oder Einbringen von
Fremdmaterialien kdnnen Ressourcen gespart und Operationszeiten verkirzt
werden. Die Operationstechnik wird in der Orthopadischen Klinik Kénig-Ludwig-
Haus in Wurzburg bei patellofemoraler Instabilitait angewendet. Uber einen
Nachuntersuchungszeitraum von 5 Jahren konnten gute klinische Ergebnisse
beobachtet werden [54].

1.8 Ziel der Arbeit

Implantat- und bohrkanalfreie patellare Fixationsmethoden bei der MPFL-
Rekonstruktion sind in der Literatur beschrieben. Es handelt sich um patellare
Fixationsmethoden, die auf das Einbringen von Fremdkdorpern oder die
Verwendung von Bohrkanalen zur Fixierung des Sehnentransplantats verzichten.
Die potenziellen Vorteile dieser Techniken sind grof3, es finden sich jedoch kaum
Daten Uber biomechanische Eigenschaften dieser Fixationen [9, 31, 34].

In dieser Arbeit wurden die biomechanischen Eigenschaften implantatfreier

patellarer Fixationsmethoden am porcinen Modell untersucht. Dabei wurde die

10



Stabilitat von zwei Weichteilfixationen, unter anderem der patellaren
Weichteilfixation nach Reppenhagen et al. [39], mit der Stabilitat von drei
Bohrkanalfixationen und dem nativen MPFL verglichen. Die Hypothese dieser
Arbeit war, dass die Weichteilfixationen eine ahnliche primére Ausrissfestigkeit

im Vergleich zu den Bohrkanalfixationen und dem nativen MPFL zeigen.
Bei der Testung wurden folgende Parameter erhoben:

e Maximalkraft

e Yield Load

o Steifigkeit

e Elongation nach zyklischer Belastung mit 1000 Messzyklen mit einem
Kraftintervall von 5 - 50 N

e Versagensmechanismus
Damit soll vor allem auf folgende Fragestellungen eingegangen werden:

1. Sind Weichteilfixationen biomechanisch mit dem nativen MPFL

vergleichbar?

2. In welchen Parametern unterscheidet sich Weichteilfixationen von

Bohrkanalfixationen und dem nativen MPFL?

3. Welche der getesteten Weichteilfixationen zeigt die besseren

biomechanischen Eigenschaften?

4. Was ist der primare Versagensmechanismus bei maximaler

Kraftapplikation?

11



2 Material und Methoden

2.1 Untersuchungsmaterial

Zur biomechanischen Testung der verschiedenen MPFL-Rekonstruktionen
wurde ein porcines Modell verwendet. Bereits in zahlreichen Studien wurde ein
porcines Modell als Ersatz fir menschliches Gewebe verwendet [9, 55-60].

Es wurden 60 Hinterlaufe vom Hausschwein (Abb. 2) randomisiert auf 6
Versuchsgruppen aufgeteilt (je n=10). Die Hinterlaufe stammten aus dem
Fleischgrol3handel Gebrider Staus GmbH in Wurzburg. Zum Zeitpunkt der
Schlachtung waren die Tiere zwischen 6 und 8 Monate alt. In den Gruppen 1 und
2 wurden patellare Weichteilfixationen untersucht, in den Gruppen 3-5 Fixationen
mit Bohrkanal. Gruppe 6 diente der Testung des nativen Gewebes. In einer
zusatzlichen Versuchsgruppe (n=10) wurde die Biomechanik porciner
Extensorensehnen getestet. Hierflir wurden Uberschissige Extensorensehnen

aus den Hinterlaufen der Gruppen 1-6 nach ihrem Durchmesser ausgewahlt.

Abb. 2 Nativer porciner Hinterlauf

12



2.1.1 Allgemeine Praparation

Die Hinterlaufe wurden nach Abholung frisch weiterverarbeitet. Wéahrend der
gesamten Praparation wurden die Gewebe durch Besprihen mit isotoner
Kochsalzlésung befeuchtet, um eine Austrocknung vorzubeugen.

Patellae und Extensorensehnen wurden herausprapariert. Die Exartikulation der
Patellae erfolgte unter Mithahme eines circa 1,5 cm breiten medial an der Patella
verbleibenden Kapsel- und Weichteilstreifens. Aus der Extensorenloge am
Unterschenkel wurde die am weitesten medial verlaufende Extensorensehne von
Ansatz und Ursprung geldst (Abb. 3), mit ihrer zugehdrigen Patella (Abb. 4)
abgepackt und bei -20° C eingefroren. Fir die Testung der Sehnengruppe
wurden zuséatzliche zehn Sehnen entnommen und ebenfalls eingefroren.

Etwa 12 Stunden vor Beginn der Versuche wurden die Praparate bei
Raumtemperatur wieder aufgetaut. Die patellare MPFL-Rekonstruktion wurde

unmittelbar vor Testung entsprechend der Gruppenzuordnung durchgefihrt.

Abb. 3 Préparation der Extensorensehnen
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Abb. 4 Entnommene Patella und Extensorensehne mit Lineal
als Mafstab.

Die folgenden Arbeitsschritte wurden in allen Versuchsgruppen gleich
ausgefuhrt. Direkt anschliel3end erfolgte die gruppenspezifische Praparation.
Zur sicheren Befestigung der Praparate in der Testmaschine Zwick/Roell Z010
(siehe Kapitel 2.2.1) wurden die Patellae von der Basis zum Patellaspitze mit
einem 5-mm Steinmann Pin durchbohrt. Der Steinmann Pin wurde dabei so in
die Patellae gebohrt, dass in den Versuchsgruppen mit Bohrkanalfixation noch
ausreichend Platz zum Anlegen der Bohrkanale gelassen wurde.

Die entnommenen Sehnen wurden mit Faden des Typ Vicryl USP 1 der Firma
Ethicon (Johnson & Johnson, USA) mittels Baseballstichtechnik armiert (Abb. 5).
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Abb. 5 Porcine Extensorensehne, armiert in Baseballstichtechnik mit Faden des Typs
USP 1 der Firma Ethicon, Johnson & Johnson, USA.
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2.1.2 Préaparation der Versuchsgruppen

Abb. 6 Schematische Darstellung verschiedener Fixationsmethoden fiir das Sehnentransplantat und native
Vergleichsgruppe: (a) Gruppe 1: Weichteilfixation mit Vicryl USP 0, vier Néhte (b) Gruppe 2: Weichteilfixation mit
Vicryl USP 0, drei Néhte (c) Gruppe 3: Transossdre Bohrkanalfixation mit Vicryl USP 0 (d) Gruppe 4: Transossdre

Bohrkanalfixation mit Ethibond USP 3 (e) Gruppe 5: V-férmige Bohrkanalfixation (f) Gruppe 6: natives Gewebe,
armiert mit Ethibond USP 3
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In den Gruppen 1-5 wurden verschiedene MPFL-Rekonstruktionen durchgefthrt
(Abb. 6).

In den Gruppen 1 und 2 wurden Weichteilfixationen getestet. In Gruppe 1 wurde
eine MPFL-Rekonstruktion nach Reppenhagen et al. [39] durchgefuhrt (Abb. 7).
Dazu wurden im Abstand von 15 mm in das mediale Weichgewebe der Patella
zwei Stichinzisionen gesetzt und das Sehnentransplantat u-férmig eingezogen.
Es folgte die Befestigung mit 2 Z-Nahten am medialen Rand der Patella und 2 U-
N&hten medial mit Faden des Typs Vicryl USP 0 der Firma Ethicon (Johnson &
Johnson, USA). In Gruppe 2 erfolgte die Befestigung mit drei parallel
verlaufenden Z-Nahten bei ansonsten gleicher Vorgehensweise (Abb. 8).

Abb. 7 Rekonstruktion mit zwei Z-Nédhten und 2 U-Ndhten
nach Reppenhagen et al. in Gruppe 1

17



Abb. 8 Rekonstruktion mit 3 parallel verlaufenden Z-
Néhten in Gruppe 2

In den Gruppen 3-5 wurden ossére Bohrkanalfixationen getestet. Dazu wurden
in den Gruppen 3 und 4 von medial nach lateral im Abstand von 10 mm parallel
zwei 2,4-mm K-Drahte eingebracht (Abb. 9). Anschlie3end wurden die beiden K-
Drahte am medialen Rand mit einem 6-mm-kanulierten Bohrer tberbohrt und so
zwei 5mm tiefe Einbuchtungen fir die Sehne gebildet. Mithilfe von
Blumendréhten wurden in die Bohrkandle jeweils ein Faden eingebracht, in
Gruppe 3 resorbierbarer Faden des Typs Vicryl USP 0 (Ethicon, Johnson &
Johnson, USA) und in Gruppe 4 nicht-resorbierbarer Faden des Typs Ethibond
Excel USP 3 (Ethicon, Johnson & Johnson, USA). Die Fadenenden wurden dabei
von medial nach lateral zunachst nur so weit durchgezogen, dass medial zwei
Schlaufen entstanden. AnschlieBend wurde das Sehnentransplantat in die
beiden Schlaufen eingefuhrt und in die Einbuchtungen eingezogen, indem die
Fadenenden am lateralen Rand der Patella verknotet wurden (Abb. 10).
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Abb. 9 Zwei parallel verlaufende 2,4 mm K-Drdhte zur
Prdparation in den Gruppen 3 und 4

Abb. 10 Transossdre Nahttechnik in den Gruppen 3 und 4
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In der Gruppe 5 wurde die Sehne mit einem V-férmigen Bohrkanal an der Patella
befestigt (Abb. 11). Dazu wurden auf der medialen Seite der Patella im Abstand
von 20 mm zwei 2,4-mm K-Drahte eingebracht. Diese waren so ausgerichtet,
dass zwischen ihnen ein Winkel von ca. 80° lag und sie sich in der Tiefe trafen.
Die K-Drahte wurden mit einem 4,5-mm-kantlierten Bohrer Gberbohrt und das

Sehnentransplantat eingezogen.

Abb. 11 Ein Préparat der Gruppe 5 in der
Materialpriifmaschine Zwick/Roell Z010
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In der sechsten Versuchsgruppe wurden die biomechanischen Eigenschaften
des nativen Gewebes getestet. Dazu wurde im proximalen Drittel der medialen
Seite der Patella ein 15 mm breiter Kapsel- und Weichteilstreifen freiprapariert
und mit Faden des Typs Ethibond Excel USP 3 (Ethicon, Johnson & Johnson,
USA) armiert (Abb. 12). Dieses native Gewebe wurde zur Vergleichbarkeit als

Aquivalent zum nativen MPFL angesehen.

NN ;
Abb. 12 Prdparat der Gruppe 6

2.1.3 Porcine Extensorensehnen

In einer weiteren Versuchsgruppe (n=10) wurden porcine Extensorensehnen
biomechanisch getestet. Die Sehnen wurden distal und proximal mit Faden des
Typ Vicryl USP 0 (Ethicon, Johnson & Johnson, USA) mittels
Baseballstichtechnik armiert und zur Testung in der Maschine Zwick/Roell Z010
(s. Kapitel 2.2.1) schlaufenférmig Uber einen glatten, im Durchmesser 5 mm

messenden Metallstift gelegt.
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2.2 Untersuchungsmethoden

2.2.1 Material-Prifmaschine Zwick/Roell Z010

Zur biomechanischen Testung wurde die Material-Prifmaschine Zwick/Roell
Z010 (Zwick/Roell, Ulm, Deutschland) mit einer 10-kN-Messzelle und die
Prufsoftware testXpert Il V3.1 verwendet (Abb. 13).

Die Praparate wurden im oberen Teil der Messzelle mithilfe einer speziell daftr
angefertigten Konstruktion am Kraftaufnehmer befestigt. Um eine gleichmalige
Belastung der beiden Schenkel des Transplantats zu gewahrleisten, wurden die
freien Sehnenenden unter Verwendung eines Endobutton mit Faden des Typ
Vicryl USP 0 (Ethicon, Johnson & Johnson, USA) vernaht, bevor sie im unteren
Teil der Messzelle mit einer Klemme fixiert wurden. Durch den so auf die Fixation
senkrecht verlaufenden Kraftvektor wurde ein Worst-Case-Szenario simuliert.
Der Abstand zwischen dem medialen Rand der Patella und der
Einklemmvorrichtung wurde auf 50 mm festgelegt, was in etwa der anatomischen
Lange des menschlichen MPFL entspricht [23, 61] (Abb. 14)

Abb. 13 Material-Priifmaschine Zwick/Roell Z010 und PC mit
Testsoftware TestXpert Il V3.1.
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Abb. 14 Einspannvorrichtung mit
eingespannter porciner Patella.
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2.2.2 Biomechanischer Testaufbau

10 Setzzyklen zwischen 5 N
und 20 N

1

Zurucksetzen der Kraft auf ,0°

Einspannen der Praparate in

die Materialpriifmaschine w—p> | Zuriicksetzen der Kraft auf 0° | s>

1000 Messzyklen zwischen "

Zuriicksetzen der Kraft auf 0° | <« 5N und 50 N

1

Steigerung der Kraftintensitat
bis zum Versagen

Fotografische Dokumentation
des Versagensmechanismus

q

Abb. 15 Zeitliche Abfolge der biomechanischen Testung

Die biomechanische Testung gliederte sich in aufeinander folgende Abschnitte
(Abb. 15). Standardkraft [N] und Standarddehnung [mm] wurden wahrend der
Messungen kontinuierlich von der Software aufgezeichnet und in Kraft-
Dehnungskurven festgehalten.

2.2.2.1 Zyklische Prakonditionierung

Zunachst wurde eine zyklische Prakonditionierung der Patella-Sehnen-Praparate
mit 10 Setzzyklen und einem Kraftintervall von 5 - 20 N durchgefihrt. Die
Prifgeschwindigkeit wurde auf 200 mm*min-! festgelegt. Die Prakonditionierung
sollte der korrekten Ausrichtung der Préaparate in der Materialprifmaschine
dienen und ist bei biomechanischen Testungen ublich [62]. So wurde bei
fehlender lateraler Fixierung im oberen Teil der Messzelle beispielsweise
verhindert, dass ein schrages Einspannen der Praparate zur Messung einer

falsch hohen Elongation flhrt.
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2.2.2.2 Zyklische Messung

Es folgte eine zyklische Testphase mit 1000 Messzyklen mit einem Kraftintervall
von 5 - 50 N. Die Priifgeschwindigkeit wurde auf 200 mm*min-*festgelegt. Anzahl
der Messzyklen und Auswahl der Prufgeschwindigkeit wurden zur besseren
Vergleichbarkeit an die aktuelle Literatur angelehnt.

2.2.2.3 Load-to-failure Messung

Anschliel3end wurde bei gleicher Prufgeschwindigkeit die Kraftintensitat bis zum
Eintritt des Versagens erhoht. Endpunkt der Messung war ein Abfall der Kraft auf

70 % der erfassten Maximalkraft Fmax.

25



2.2.3 Untersuchungsparameter

2.2.3.1 Elongation nach zyklischer Belastung

Die Elongation nach zyklischer Belastung [mm] wurde aus der jeweiligen Kraft-
Dehnungskurve der Messung mit 1000 Zyklen errechnet. Dazu wurde die
Dehnungen des Konstruktes am Tiefpunkt der Kraftapplikation beim ersten und
beim letzten Messzyklus abgelesen und voneinander subtrahiert (Abb. 16)

60
50
3
- a0
&
S /
X
2 /)l
i // '
@ 20 -
a |/ 1
10 / :‘// 7y
7 {/V&” e
. ' Elongation [mm] L
0 1 2 fli 4 S 6 7 8

Standarddehnung [mm]

Abb. 16 Messparameter Elongation in der Kraft-Dehnungskurve.

2.2.3.2 Fmax, Yield Load und Steifigkeit

Maximale Ausrisskraft Fmax [N], Yield Load [N] und Steifigkeit [N*mm-1] wurden
aus der jeweiligen Kraft-Dehnungskurve der Load-to-Failure Messung bestimmit.
Fmax [N] wurde von der Prifsoftware aufgezeichnet und konnte in der Auswertung
abgelesen werden.

Der Yield Load [N] entsprach demjenigen Punkt im Diagramm, an dem der Graph
den linearen Bereich der Kraft-Dehnungskurve verlie. Er markiert den Ubergang
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der elastischen Verformung zur plastischen Verformung. Er wurde zusammen
mit der Steifigkeit handisch bestimmt.

Die Steifigkeit [N*mm-1] wurde aus der Steigung im linearen Bereich des Graphen
berechnet. Dazu wurde hé&ndisch eine Ausgleichsgerade im initial annahernd
linear verlaufenden Teil des Graphen gelegt. Zur Berechnung der Steigung
wurden zwei beliebige Punkte auf der Ausgleichsgeraden bestimmt und die
Koordinaten (= korrespondierende Werte des Punktes fiir Standarddehnung und
Standardkraft auf dem Graphen) abgelesen und in die Formel m = dy*dx?! =
(y2-y1)*(x2-x1)* eingesetzt, wobei fir y Werte der Standardkraft und fir x Werte
der Standarddehnung eingesetzt wurden. Die errechnete Steigung m entsprach
der Steifigkeit in N*mm-* (Abb. 17).

Fmax [N]
350
3C0 x
g 250 P 1|
£ Yield Load [N] \ |
© 200 gl \1}\
% // I ¥‘\'k
— j ‘ 'L‘_w___’__,_\
M 150 - . ~
e / —
2 |/
.S 100 : -
n / ‘ ' :
- gee - _1
w Steifigkeit [N*Tmm-1] ,
0 1 {
0 5 10 a5 20 25 30 35
Standarddehnung [mm]

Abb. 17 Messparameter Fnqy, Yield Load und Steifigkeit in der Kraft-Dehnungskurve.

2.2.3.3 Versagensart

Nach Abbruch der Messung durch die Prifmaschine wurde die Versagensart
identifiziert und fotografisch dokumentiert (Abb. 18 und 19).
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Abb. 18 Beispiel 1: Versagen durch Ruptur des Transplantats

Abb. 19 Beispiel 2: Versagen durch Ruptur des Fadenmaterials
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2.3 Statistische Methoden

Die statistische Methodik wurde nach Beratung in Zusammenarbeit mit dem
Institut fur Klinische und Epidemiologie und Biometrie (IKEB) der Universitat
Wirzburg festgelegt. Bei Poweranalyse und Festlegung der GruppengrofRen
wurde sich anhand der Vorversuche und bereits existierender Literatur orientiert.
Die statistische Auswertung erfolgte durch den Doktoranden.

Zur statistischen Auswertung wurde das Programm IBM SPSS Statistics 25
benutzt. Bei den Parametern aller Versuchsgruppen wurden Mittelwert, Median,
Standardabweichung, Minimal- und Maximalwert errechnet.

Zur Testung der Normalverteilung wurde zun&chst der Kolmogorov-Smirnov Test
angewandt. Um statistisch signifikante Unterschiede zwischen den
Versuchsgruppen festzustellen, wurde anschlieBend der Kruskal-Wallis Test als
nicht-parametrischer Test flr unabhangige Variablen durchgefuhrt. Der
paarweise Vergleich erfolgte post-hoc mittels Dunn-Bonferroni Test.

Das statistische Signifikanzniveau wurde bei allen Tests auf p < 0,05 festgelegt.
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3 Ergebnisse

3.1 Homogenitat der Praparate

Um die Homogenitat der porcinen Hinterlaufe zu tGberprifen wurden Breite und
Lange der als Transplantat verwendeten Extensorensehnen vermessen und die
Parameter Mittelwert, Standardabweichung, Minimum und Maximum errechnet
(Tab. 3). Die als Transplantat eingesetzten Sehnen hatten eine durchschnittliche
Lange von 183,5 mm und eine durchschnittliche Breite von 4,27 mm, was mit der
menschlichen Gracilissehne vergleichbar ist [9].

Anschlieend wurde mittels Kruskal-Wallis Test geprift, ob die Parameter
homogen Uber die Versuchsgruppen verteilt waren. Dabei konnten keine
signifikanten Unterschiede zwischen den Versuchsgruppen festgestellt werden

(p > 0,05) (Abb.20).

Hypothesentestiibersicht

Nullhypothese Test Sig. Entscheidung
1 Die Verteilung von Sehnenbreite ist Kruskal-Wallis-Testbei 0,622 Nullhypothese beibehalten
Uber die Kategorien von unabhangigen Stichproben
Gruppennummer identisch.
2 Die Verteilung von Sehnenlange ist Kruskal-Wallis-Testbei 0,192 Nullhypothese beibehalten
Uber die Kategorien von unabhangigen Stichproben

Gruppennummer identisch.

Asymptotische Signifikanzen werden angezeigt. Das Signifikanzniveau ist ,050.

Abb. 20 Hypothesentest Sehnenparameter

Tab. 3 Deskriptive Statistik der Gruppe der Extensorensehnen

Gruppen Anzahl
(1-6) [n]

“
Sehnenlange 60 160 215 183,5 13,7

MWI[N]  SDI[N]

Min. [N] Max. [N]
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3.2 Maximalkraft Fmax

Vicryl USP O Vieryl USP 0 Vieryl USP 0 Ethibond Bohrkanal Nativ
4 Nahte 3 Nahte transossar USP 3 V-formig
transossar

* signifikant (p <0.05)

Abl;. 21 Maximale Ausrisskrdfte verschiedener implantatfreier Fixationsmethoden im Vergleich zum nativen Ge-
webe.

Implantatfreie patellare Fixationsmethoden in den Gruppen 1 und 2 zeigten im
porcinen Modell ahnliche primére Ausrissfestigkeiten wie das native Gewebe in
Gruppe 6 (Abb. 21). Die mittlere Ausrissfestigkeit des nativen Gewebes lag bei
252,1 + 129,3 N. Die hochsten mittleren Ausrisskrafte wurden in den Gruppen
mit Weichteilfixation gemessen (Gruppe 1: 321,8 * 535 N und
Gruppe 2: 242,0 = 57,4 N). Die Gruppen mit Bohrkanalfixation zeigten geringere
mittlere Ausrisskrafte (Gruppe 3: 87,6 = 36,3 N, Gruppe 4: 128,55 + 61,3 N,
Gruppe 5: 184,6 £ 79,6 N) (Tab. 4).

Die mittleren Ausrisskrafte der transossaren Bohrkanalfixation mit USP 0 in
Gruppe 3 waren signifikant kleiner als die mittleren Ausrisskrafte der
Weichteilfixationen in Gruppe 1 (p < 0,01) und Gruppe 2 (p < 0,01) sowie des
nativen Gewebes in Gruppe 6 (p < 0,01). Weiter waren die Unterschiede
zwischen Weichteilfixation mit 4 Nahten in Gruppe 1 und transossarer
Bohrkanalfixation mit USP 3 in Gruppe 4 signifikant (p < 0,01). Zwischen allen
anderen Gruppen waren die Unterschiede nicht signifikant (p > 0,05) (Abb. 22).
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Tab. 4 Deskriptive Statistik Fpmax
Anzahl

O Min.[N] Max.[N] MW][N]  SDIN]
n

Gruppe 1
Gruppe 2

Paarweise Vergleiche von Gruppe
Standard

Sample 1-Sample 2 Teststatistik Standard Fehler Teststatistik Sig. Korr. Sig.?
3-4 -7,600 7,810 -0,973 0,331 1,000
3-5 -17,300 7,810 -2,215 0,027 0,401
3-2 27,200 7,810 3,483 0,000 0,007
3-6 -27,300 7,810 -3,495 0,000 0,007
31 39,400 7,810 5,045 0,000 0,000
4-5 -9,700 7,810 -1,242 0,214 1,000
4-2 19,600 7,810 2,510 0,012 0,181
4-6 -19,700 7,810 -2,522 0,012 0,175
4-1 31,800 7,810 4,072 0,000 0,001
5-2 9,900 7,810 1,268 0,205 1,000
5-6 -10,000 7,810 -1,280 0,200 1,000
5-1 22,100 7,810 2,830 0,005 0,070
2-6 -0,100 7,810 -0,013 0,990 1,000
21 12,200 7,810 1,562 0,118 1,000
6-1 12,100 7,810 1,549 0,121 1,000
Jede Zeile priift die Nullhypothese, dass die Verteilungen in Stichprobe 1 und Stichprobe 2 gleich
SPI\:;'F.ﬂptOtiS che Signifikanzen (zweiseitige Tests ) werden angezeigt.Das Signifikanzniveau ist ,05.
a. Signifikanzwerte werden von der Bonferroni-Korrektur flir mehrere Tests angepasst.

Abb. 22 Paarweiser Vergleich Fpqyx
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3.3 Yield Load
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* signifikant (p <0.05)

Abb. 23 Yield Load verschiedener implantatfreier Fixationsmethoden im Vergleich zum nativen Gewebe.

Nach maximaler Kraftapplikation wurde ebenfalls der Yield Load ermittelt
(Abb. 23). Der Yield Load des nativen Gewebes in Gruppe 6 lag bei
240,8 £ 129,7 N. Der hochste Yield Load erreichte die Weichteilfixation mit vier
Néahten in Gruppe 1 (285,6 = 72,2 N). Der Yield Load aller anderen Gruppen war
geringer (Gruppe 2: 1925 + 490 N, Gruppe 3. 63,9 *= 27,7 N,
Gruppe 4: 82,0 £ 67,6 N und Gruppe 5: 178,1 £ 80,4 N) (Tab. 5).

Transossare Bohrkanalfixationen in Gruppen 3 und 4 zeigten signifikant
niedrigere Werte im Vergleich zur Weichteilfixation mit vier Nahten in Gruppe 1
(Gruppe 3-Gruppe 1: p <0,01) (Gruppe 4-Gruppe 1: p <0,01) sowie zum nativen
Gewebe in Gruppe 6 (Gruppe 3-Gruppe 6: p < 0,01) (Gruppe 4-
Gruppe 6: p =0,01).

Der mittlere Yield Load der transossaren Bohrkanalfixation mit USP 0 in Gruppe 3
war ebenfalls signifikant niedriger im Vergleich zur Weichteilfixation mit drei
Nahren in Gruppe 2 (p = 0,03). Zwischen allen anderen Gruppen waren
Unterschiede nicht signifikant (p > 0,05) (Abb. 24).
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Tab. 5 Deskriptive Statistik Yield Load

Anzahl
Yield Load MW [N] SD [N]

Gruppe 1
Gruppe 2

Paarweise Vergleiche von Gruppe
Standard

Sample 1-Sample 2 Teststatistk Standard Fehler Teststatistik Sig. Korr. Sig.*
3-4 -3,100 7.810 -0,397 0691 1,000
3-5 -21,650 7.810 -2,772 0,006 0,084
3-2 24 400 7,810 3124 0,002 0,027
3-6 -29.400 7,810 -3,764 0,000 0,003
3-1 37.250 7.810 4,769 0,000 0,000
4-5 -18,550 7.810 -2,375 0018 0263
4-2 21,300 7,810 2,727 0,006 0,096
4-6 -26,300 7.810 -3,367 0,001 0011
4-1 34150 7,810 4,373 0,000 0,000
5-2 27750 7.810 0,352 0,725 1,000
5-6 -7,750 7.810 -0,992 0321 1,000
5-1 15600 7,810 1,997 0,046 0687
2-6 -5,000 7,810 -0,640 0,522 1,000
2-1 12,850 7.810 1,645 0,100 1,000
6-1 7850 7.810 1,005 0315 1,000
Jede Zeile prift die Nullhypothese, dass die Verteilungen in Stichprobe 1 und Stichprobe 2 gleich
sind.
Asymptotische Signifikanzen (zweiseitige Tests) werden angezeigt.Das Signifikanzniveau ist,05.
a. Signifikanzwerte werden von der Bonferreni-Korrektur fir mehrere Tests angepasst.

Abb. 24 Paarweiser Vergleich Yield Load
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3.4 Steifigkeit
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Abb. 25 Steifigkeit verschiedener implantatfreier Fixationsmethoden im Vergleich zum nativen Gewebe.

Nach maximaler Kraftapplikation wurde ebenfalls die Steifigkeit ermittelt
(Abb. 25). Sie wurde jeweils aus der Steigung im linearen Bereich des Graphen
in den Kraft-Dehnungskurven errechnet. Die mittlere Steifigkeit des nativen
Gewebes in Gruppe 6 lag bei 45,42 + 10,8 N*mm und war vergleichbar mit der
Steifigkeit der Weichteilfixationen in Gruppe 1 (45,08 + 13,3 N*mm) und
Gruppe 2 (47,47 + 10,2 N*mm?). Fixation mit V-formigen Bohrkanal in Gruppe 5
erreichte bei der Steifigkeit die hochsten Werte (61,42 + 10,5 N*mmt). Die
Steifigkeit der transossaren Bohrkanalfixation mit USP 3 in Gruppe 4 war im
Vergleich zum nativen Gewebe etwas hoher (54,05 + 8,8 N*mm). Die
transossare Bohrkanalfixation mit USP 0 in Gruppe 3 zeigte die niedrigste
Steifigkeit (38,5 + 10,7 N*mm) (Tab. 6). Dies war signifikant im Vergleich zur
transossaren Bohrkanalfixation mit USP 3 (Gruppe 3-Gruppe 4: p < 0,05) sowie
zur V-férmigen Bohrkanalfixation (Gruppe 3-Gruppe 5: p < 0,01). Zwischen allen

anderen Gruppen waren Unterschiede nicht signifikant (p > 0,05) (Abb. 26).
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Tab. 6 Deskriptive Statistik Steifigkeit

Anzahl Min. Max. MW

Steifigkeit
[IN*mm-]  [N*mm?] [N*mm-]

Gruppe 1
Gruppe 2

SD

[N*mm-1]

Paarweise Vergleiche von Gruppe
Standard

Sample 1-Sample 2 Teststatistik Standard Fehler — Teststatistik Sig. Korr. Sig.?
3-6 -10,400 7,810 -1,332 0,183 1,000
3-1 10,500 7,810 1,344 0,179 1,000
3-2 13,400 7,810 1,716 0,086 1,000
3-4 -23,100 7,810 -2,958 0,003 0,046
3-5 -32,000 7,810 -4,097 0,000 0,001
6-1 0,100 7,810 0,013 0,990 1,000
6-2 3,000 7,810 0,384 0,701 1,000
6-4 12,700 7,810 1,626 0,104 1,000
6-5 21,600 7,810 2,766 0,006 0,085
1-2 -2,900 7,810 -0,371 0,710 1,000
1-4 -12,600 7,810 -1613 0,107 1,000
1-5 -21,500 7,810 -2,753 0,006 0,089
2-4 -9,700 7,810 -1,242 0,214 1,000
2-5 -18,600 7,810 -2,381 0,017 0,259
4-5 -8,900 7,810 -1,140 0,254 1,000
Jede Zeile pruft die Nullhypothese, dass die Verteilungen in Stichprobe 1 und Stichprobe 2 gleich
:I\zjr;'\ptotische Signifikanzen (zweiseitige Tests) werden angezeigt.Das Signifikanzniveau ist ,05.
a. Signifikanzwerte werden von der Bonferroni-Korrektur fur mehrere Tests angepasst.

Abb. 26 Paarweiser Vergleich Steifigkeit
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3.5 Elongation nach 1000 Zyklen

5 I

Elongation [mm]

Vicryl USP 0 Vicryl USP 0 Vicryl USP 0 Ethibond Bohrkanal
4 Nahte 3 Nahte transossar USP 3 V-formig
transossar

* signifikant (p <0.05)

Abb. 27 Elongation verschiedener implantatfreier Fixationsmethoden im Vergleich zum nativen Gewebe nach 1000
Zyklen mit einer Belastung zwischen 5 und 50 N.

Die Elongation wurde in den Gruppen 1 bis 5 nach 1000 Zyklen zwischen 5 und
50 N zyklischer Belastung bestimmt (Abb. 27). Ein Praparat in Gruppe 3 versagte
bereits bei zyklischer Belastung und bei einem Préparat in Gruppe 4 war die
Messung fehlerhaft, hier konnte keine Elongation bestimmt werden. Bei Fixation
mit V-formigen Bohrkanal in Gruppe 5 wurde die niedrigste mittlere Elongation
festgestellt (1,36 £ 0,4 mm) (Tab. 7). Dies war signifikant zu allen Gruppen aufl3er
Gruppe 2 (Gruppe 5-Gruppe 1: p < 0,01) (Gruppe 5-Gruppe 3: p < 0,01)
(Gruppe 5-Gruppe 4: p < 0,01) (Abb. 28). Weichteilfixationen in
Gruppe 1 (3,5+0,7 mm) und Gruppe 2 (3 £ 0,5 mm) sowie transossare
Bohrkanalfixation mit USP 3 in Gruppe 4 (3,7 £ 0,8 mm) zeigten &hnliche Werte
bei der Elongation. Die hochste Elongation zeigte die transossare
Bohrkanalfixation mit USP 0 in Gruppe 3 (5,3 £ 1 mm) (Tab. 7). Dies war
signifikant im Vergleich zu Gruppe 2 (p <0,01) und Gruppe 5 (p <0,01) (Abb. 28).
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Tab. 7 Deskriptive Statistik Elongation nach 1000 Zyklen

Elongation
Anzahl Max.
nach 1000 MW [mm] SD [mm]
[mm]
Zyklen

Gruppe 1

Paarweise Vergleiche von Gruppe
Standard

Sample 1-Sample 2 Teststatistik Standard Fehler ~ Teststatistik Sig. Korr. Sig.2
5-2 14,550 6,257 2326 0,020 0,301
51 21,650 6,257 3460 0001 0,008
5-4 23,728 6,428 3691 0,000 0,003
5.3 37,117 6,428 5774 0,000 0,000
21 7,100 6,257 1135 0,256 1,000
24 9,178 6,428 1428 0,153 1,000
2-3 i -22,567 6428 -3511 0,000 0,007
14 2,078 6,428 0323 0747 1,000
= -15,467 6,428 -2406 0016 0,242
4-3 ' 13,389 6,595 2030 0,042 0,635
Jede Zeile priift die Nullhypothese, dass die Verteilungen in Stichprobe 1 und Stichprobe 2 gleich
s/;zgr.nptotiso:he Signifikanzen (zweiseitige Tests) werden angezeigt.Das Signifikanzniveau ist ,05.
a. Signifikanzwerte werden von der Bonferroni-Korrektur fiir mehrere Tests angepasst.

Abb. 28 Paarweiser Vergleich Elongation nach 1000 Zyklen
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3.6 Versagensart

Bei Applikation der maximalen Kraft auf die Praparate der Gruppen 1 bis 5 wurde
die Art des Versagens identifiziert, fotodokumentiert und in vier Arten des

Versagens eingeteilt (Tab. 8):

(1) Ruptur des Fadenmaterials
(2) Ruptur der medialen Kapsel
(3) Ruptur des Transplantats

(4) Knocherner Ausriss

In der Gruppe mit Weichteilfixation mit vier Nahten (Gruppe 1) kam es einmal
zum kndchernen Ausriss und funfmal zur Ruptur der medialen Kapsel. Bei vier
Praparaten rupturierte das Transplantat am Ort der Fadendurchstechung.

In der Gruppe mit Weichteilfixation mit drei Nahten (Gruppe 2) hingegen
versagten sieben Praparate durch Ruptur der medialen Kapsel und drei durch
intraligamentére Ruptur des Transplantats.

In der Gruppe der transossaren Bohrkanalfixation mit USP 0 (Gruppe 3) versagte
bei neun von zehn Préparaten das in den Bohrkanal eingebrachte Fadenmaterial.
Ein Praparat davon bereits wahrend der zyklischen Testung. Einmal rupturierte
das eingezogene Transplantat im 6-mm-Bohrkanal.

In der zur dritten Gruppe analog praparierten vierten Versuchsgruppe wurde bei
Verwendung des dickeren Fadens Ethibond USP 3 nur insgesamt zwei Rupturen
des Fadens beobachtet. In acht Fallen rupturierte das Transplantat im 6-mm-
Bohrkanal.

In Gruppe 5 kam es bei allen Praparaten zum Ausriss des V-formigen
Knochenblocks.

Das native Gewebe in Gruppe 6 versagte in allen Fallen durch Ruptur der
medialen Kapsel. Davon waren sechs Rupturen ursprungsnah an der Patella und

vier Rupturen im mittleren Bereich des MPFL.
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Tab. 8 Versagensart der Prdparate in den verschiedenen Versuchsgruppen

Gruppe Gruppe Gruppe Gruppe Gruppe Gruppe

Versagensart
1[n] 2 [n] 3[n] 4 [n] 5[n] 6 [n]

Ruptur des

Fadenmaterials

Ruptur der
medialen

Kapsel

Ruptur des

Transplantats

Knodcherner

Ausriss

40



3.7 Biomechanische Eigenschaften porciner
Extensorensehnen

Die in einer separaten Gruppe getesteten Extensorensehnen hatten eine
durchschnittliche Breite von 4,5 mm und eine durchschnittliche Lange von
17,8 mm. Die mittlere Maximalkraft lag bei 498,6 £ 135,5 N und der Yield Load
ahnlich hoch bei 490,9 + 136,3 N.

Die durchschnittliche Steifigkeit der isoliert getesteten Sehnenpraparate lag mit
132,6 £ 27,7 N* mm- deutlich hoher als die der in den Gruppen 1 bis 6 getesteten
Praparate, in denen die Sehnen als MPFL-Ersatz fixiert wurden. Die Elongation
nach 1000 Zyklen mit einer Belastung zwischen 5 und 50 N war mit einem
Mittelwert von 0,9 £ 0,3 mm vergleichsweise gering (Tab. 9).

Bei Testung der Sehnen mit maximaler Kraftapplikation bis zum Versagen wurde
bei acht Praparaten eine intraligamentare Ruptur der Sehne beobachtet,
wahrend in zwei Fallen die Maschine die Testung aufgrund von Abfall der Kraft
auf 70 % der erfassten Maximalkraft stoppte (Tab. 10). Dabei konnte kein

makroskopischer Schaden der Sehne festgestellt werden.

Tab. 9 Biomechanische Eigenschaften porciner Extensorensehnen

Sehnen

Min. Max.

Q1Y)
Sehnenbreite 4,0

50

[mm]
Sehnenlange 160 190 178 10
[mm]
Frna [N] 313,0 720,6 498,6 135,5
vield Load [N] 313,0 720,6 490,9 136,3
Steifigkeit 75,5 163,6 132,6 27,7
[N*mm-]
0,5 1,3 0,9 0,3

Elongation [mm]
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Tab. 10 Versagensart der porcinen Extensorensehnen

Art des Versagens Sehnen [n]

Ruptur der Sehne
Abbruch der Maschine

‘
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4 Diskussion

4.1 MPFL-Rekonstruktion in der Literatur — Methoden und
Komplikationen

Die Rekonstruktion des MPFL mit autologen Sehnentransplantat gilt als
etablierter Therapiebaustein der patellofemoralen Instabilitat [6, 7, 25, 26].
Zahlreiche Operationstechniken sind dazu in der Literatur beschrieben, meist
unterscheiden sie sich in der patellaren Fixation des Sehnentransplantats
[27-39].

Obwohl MPFL-Rekonstruktionen haufig durchgefihrt werden, ist die
Komplikationsrate nach wie vor hoch. Typische Komplikationen sind
rezidivierende Instabilitét, postoperative Steifheit im Kniegelenk, Patellafraktur
sowie postoperativer Schmerz, unter anderem auch durch eingebrachte
Fremdkdrper [44, 46].

4.1.1 Patellare Bohrkanalfixation

Patellare Fixationen mit Bohrkanal sind in der Literatur beschrieben. Sie haben
gemeinsam, dass die Patella durchbohrt und das Sehnentransplantat transossar
eingebracht wird [30, 33, 37]. Sie verursachen geringe Kosten und zeigen gute
biomechanische Eigenschaften [9, 53], bedingen aber signifikant héhere Risiken
fur schwerwiegende Komplikationen wie eine Patellafraktur [42].

Eine Metaanalyse von Shah et al. [44] aus dem Jahr 2012 zeigte eine Frakturrate
der Patella von etwa 1 % bei Bohrkanalfixation. Offensichtlich fuhrt die Verletzung
der ossaren Integritat der Patella zur Beeintrachtigung der Stabilitat.

Andere haufig beschriebene Komplikationen sind postoperative Steifheit und
eingeschréankte Bewegung im Gelenk. Diese Komplikation konnte insbesondere
im Zusammenhang mit zu proximal gesetzten Bohrkanélen und Befestigung des
Transplantats unter zu hoher Vorspannung beobachtet werden [40, 63]. Es lasst
sich schlussfolgern, dass Operationstechniken mit Bohrkanalfixation

fehleranfallig sind und eine(n) erfahrene(n) Operateurin voraussetzen.

43



4.1.2 Patellare Fixation mit Nahtankern und Interferenzschrauben

Ebenfalls beschrieben sind patellare Fixationsmethoden mit Nahtankern oder
Interferenzschrauben. Nahtanker werden an der medialen Patella eingeschraubt
und mit dem Sehnentransplantat verknotet. Bei der Benutzung von
Interferenzschrauben werden zwei kurze Bohrkanéle angelegt, das Transplantat
in diese eingelegt und verschraubt, sodass ein Herausrutschen verhindert wird.
Auch hier konnten in biomechanischen Studien hohe Primarstabilitaten
nachgewiesen werden [9, 53]. Eingebrachte Fremdkdrper fuhren allerdings zu
hoheren Kosten und zusétzlichen Komplikationen. So beschrieben Shah et al.
[44] in ihrer Metaanalyse, dass 1,1 % aller Revisionen auf eingebrachte
Fremdkorper zurtickzufiihren waren.

Fur die Fixation mit Interferenzschrauben werden zuséatzlich Bohrkanéle in die
Patella eingebracht. Obwohl diese nur medialseitig einliegen und den lateralen
Rand der Patella nicht erreichen, beobachteten Hopper et al. [64] in einem
Zeitraum von 30 Monaten eine Frakturrate von 5,6 % bei 72 MPFL-
Rekonstruktionen mit patellarer Interferenzschraubenfixation.

Implantierte Fremdkoérper kbnnen zudem postoperative Schmerzen verursachen

[44] und sollten stets als potenzielle Infektionsquelle in Betracht gezogen werden.

4.1.3 Patellare Weichteilfixation

Implantatfreie patellare Fixation unter Wahrung der osséren patellaren Integritat
konnte eine komplikationsarme, anwenderfreundliche und kostenglnstige
Alternative darstellen.

Bis jetzt existieren hierzu nur wenige biomechanische Studien. Das Ziel dieser
Studie war, festzustellen, ob diese Methode ausreichend biomechanische
Primarstabilitat mit sich bringt.

Dazu wurden am porcinen Modell die biomechanischen Eigenschaften von zwei
patellaren Weichteilfixationen mit denen dreier Bohrkanalfixationen und dem
nativen Gewebe verglichen. Die Hypothese war, dass patellare
Weichteilfixationen beim MPFL-Ersatz im Vergleich zu patellaren
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Bohrkanalfixationen und dem nativen MPFL ausreichend hohe Primarstabilitaten

zeigen.

4.2 Diskussion der Ergebnisse
4.2.1 Homogenitat der Praparate

Die porcinen Hinterlaufe hatten vor Schlachtung ein Alter von sechs bis acht
Monaten. Es wurde nicht zwischen maénnlichen und weiblichen Tieren
unterschieden. Trotz unterschiedlichen Alters und Geschlechts sollten sich die
eingesetzten Praparate nicht zu sehr unterscheiden, damit gemessene
Unterschiede zwischen den Versuchsgruppen vor allem auf die Art der Fixation
zurtckzufuhren sind. Um die Homogenitéat der porcinen Hinterlaufe zu tberprufen
wurden stellvertretend Breite und Lange der autolog transplantierten
Extensorensehnen vermessen und statistisch mittels Kruskal-Wallis-Test
miteinander verglichen. Dabei konnten keine signifikanten Unterschiede
zwischen den Gruppen festgestellt werden (p > 0,05).

4.2.2 Maximale Ausrisskraft (Fmax) [N]

Die Funktion des medialen patellofemoralen Ligaments ist die Stabilisierung der
Patella gegen Krafte, welche nach lateral wirken. Zwischen 0° und 20° der
Beugung im Kniegelenk gilt es als Hauptstabilisator der Patella in der knéchernen
Trochlea [23, 24].

Huber et al. [50] beschrieben in einem systematischen Review im Jahr 2019,
dass das MPFL maximalen Ausrisskraften von 158,3 + 76,3 N standhalten kann.
Dies entsprach dem Mittelwert aus 8 biomechanischen Studien am menschlichen
Kadaverknie. Die Messung der maximalen Ausrisskraft und Vergleich mit dem
nativem MPFL ist daher ein wichtiger Parameter fir die Evaluation der Stabilitat
von MPFL-Rekonstruktionen.

Bei Messung des nativen Gewebes in Gruppe 6 lag die maximale Ausrisskraft
bei 252,1 + 129,3 N und damit etwas hoéher als in der Literatur beim MPFL
beschrieben. Das koénnte auf den Einsatz unterschiedlicher Spezies

zuruickzufuihren sein. Domnick et al. beobachteten, dass porcines Gewebe im
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direkten Vergleich mit menschlichem Gewebe teilweise widerstandsfahiger
gegen einwirkende Kréafte ist [56].

Obwohl die eingesetzten Praparate auf Homogenitéat getestet wurden, war die
Standardabweichung der gemessenen Maximalkrafte sehr hoch. Die Ursache
hierftir konnte nicht sicher identifiziert werden, eventuell sind Unterschiede in der
Praparation ein moglicher Grund daftr. Das MPFL ist in der Literatur als sehr
diinne Struktur beschrieben und kann leicht beschadigt werden [49].

Die Weichteilfixation in Gruppe 1 ist zwar bereits in der Literatur beschrieben, sie
wurde jedoch bis zu diesem Zeitpunkt biomechanisch noch nicht untersucht [39].
Bei der in Gruppe 2 durchgefiihrten Weichteilfixation handelt es sich um eine neu
entwickelte Technik, die bis zu diesem Zeitpunkt noch nicht in der Literatur
beschrieben ist. Vergleichbare Messungen anderer Autoren dieser
Fixationsmethoden existieren daher bisher nicht.

In der Literatur existieren insgesamt nur wenige Arbeiten zu biomechanischen
Eigenschaften von MPFL — Rekonstruktionen. Lenschow et al. [9] untersuchten
am porcinen Modell 5 verschiedene patellare Fixationsmethoden bei MPFL-
Ersatz. In Gruppe 1 wurde eine Fixation mit einer 3,5-mm-Titan
Interferenzschrauben durchgefiuhrt, in Gruppe 2 eine transpatellare Fixation des
Transplantats mittels zweier Bohrkanale, in Gruppe 3 Fixation mit einem
Nahtanker, in Gruppe 4 Fixation mit einem V-férmigen Bohrkanal (&hnlich zu
Gruppe 5 dieser Gruppe) und in Gruppe 5 Fixation mittels Bohrkanal und
transossarer Naht (ahnlich zu den Gruppe 3 und 4 dieser Studie). Dabei zeigten
alle Fixationsmethoden bis auf den V-férmigen Bohrkanal héhere Maximalkrafte
im Vergleich zu dieser Studie. So erreichten die Krafte der Fixation mit
Interferenzschrauben in Gruppe 1 Werte von 416,0 £ 101,7 N, der transpatellaren
Transplantatfixation in Gruppe 2 354,4 + 136,8 N, der Fixation mit Nahtanker in
Gruppe 3401,5 £ 96,1 N und der Fixation mit transosséarer Nahttechnik in Gruppe
5539,5 + 159,6 N. Die Fixation mit V-férmigen Bohrkanal in Gruppe 4 versagte
bereits bei 146,7 £ 79,6 N.

Die Maximalkraft der in dieser Studie getesteten Fixation mit V-férmigen
Bohrkanal war mit 184,6 £ 79,6 N geringfligig hdher, was auf den Unterschied

zwischen den Winkeln der beiden Bohrkanale oder andere Unterschiede in der
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Technik zurtckzufiihren sein kdnnte. In der Studie von Lenschow et al. lagen die
beiden Bohrkanale im Winkel von 90° zueinander, wahrend dieser Winkel in
dieser Studie 80° betrug.

Die Maximalkraft der Bohrkanalfixation mit transossarer Naht in Gruppe 5 der
Studie von Lenschow et al. war viel héher als die in dieser Studie verwendeten,
beinahe identischen transossaren Nahttechniken in Gruppen 3 (87,6 £ 36,3 N)
und 4 (128,5 = 61,3 N). Das in den Gruppen 3 und 4 verwendete Nahtmaterial
war weniger stark als in Gruppe 5 der Studie von Lenschow et al., wobei das
Nahtmaterial in Gruppe 3 weniger stark als das der Gruppe 4 war. Hier zeigt sich
ein direkter Zusammenhang zwischen Starke des verwendeten Nahtmaterials
und maximaler Ausrisskratft.

Interferenzschrauben und Nahtanker zeigten in mehreren Studien hohere
Maximalkréfte als das native MPFL. In einer Studie von Hapa et al. [48] erreichten
Fixationen mit Interferenzschrauben Werte von 241 + 103 N und mit Nahtankern
Werte von 299 + 116 N. Ahnliche Werte erreichten Interferenzschrauben- und
Nahtankertechnik in einer Studie von Russ et al. (Interferenzschraubentechnik:
299,25 +99,87 N; Nahtankertechnik: 201,54 + 63,14 N) [53].

Eine Kombination von transpatellarem Bohrkanal und Interferenzschraube hielt
in einer Studie von Mountney et al. [52] Maximalkrafte von 195 + 66 N aus.
Herbort et al. [49] testeten an 13 menschlichen Kadaverknien zunachst die
biomechanischen Eigenschaften des nativen MPFL, um dann eine MPFL-
Rekonstruktion mittels umgeschlagener Quadricepssehne durchzufiihren. Dazu
wurde ein 9 cm langes, 10 mm breites und 3 mm dickes Stick der
Quadricepssehne freiprapariert und an ihrer patellaren Insertion unversehrt
belassen. Die Sehne wurde dann auf Hohe der Patella 90° umgeschlagen und
mit Faden der Starke 2 am patellaren Weichgewebe befestigt. In der Testung
ergaben sich maximale Ausrisskrafte von 205 + 77,8 N, welche ebenfalls im
vergleichbaren Bereich lagen.

Die in dieser Studie getesteten Weichteilfixationen in Gruppe 1 (321,8 £ 53,5 N)
und Gruppe 2 (242,0 £ 57,4 N) zeigten &hnlich hohe Werte wie das native MPFL
(252,1 + 129,3 N) und &hnliche Werte im Vergleich zu Fixationen anderer
Studien. Im Gegensatz zu den anderen Versuchsgruppen in dieser Studie und
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den beschriebenen Fixationsmethoden anderer Autoren wurde dabei die ossare
Patella unversehrt belassen und es wurde auf Einbringen von
Interferenzschrauben und Nahtanker verzichtet. Auch der Sehnenansatz des
Quadricepsmuskels, welcher als wichtiger Stabilisator der Patella gilt, wurde
unversehrt belassen [6]. Es konnten ausreichend hohe maximale Ausrisskrafte
erreicht werden, dabei zeigte sich die Befestigung des Sehnentransplantats mit

4 Nahten gegeniber einer Befestigung mit 3 Nahten tberlegen.

4.2.3 Yield Load [N]

Der Yield Load [N] wurde handisch aus der Kraft-Dehnungskurve bestimmt. Er
entsprach demjenigen Punkt im Diagramm, an dem der Graph den linearen
Bereich der Kraft-Dehnungskurve verliel3. Er wurde bestimmt, um festzustellen,
bis zu welcher maximalen Kraft sich die Praparate elastisch verformen, das heif3t
nach Entlastung wieder in ihre urspringliche Form zuriickkehren. Unterhalb
dieser Grenze ist die wirkende Kraft proportional zu Dehnung des Praparats,
weshalb die Kraft-Dehnungskurve linear verlauft. Bei Uberschreitung des Yield
Loads verformen sich die Praparate plastisch und es ist mit einem beginnenden
Versagen der Rekonstruktion zu rechnen [62]. In der klinischen Anwendung
bedeutet das, dass vor Einheilung keine Kraft auf die MPFL-Rekonstruktion
wirken sollte, die hoher als der Yield Load ist. Der Yield Load ist daher ein
wichtiges Gutekriterium fur die biomechanischen Eigenschaften einer MPFL-
Rekonstruktion.

Der Yield Load der Gruppe 6 des nativen MPFL war mit 240,8 £ 129,7 N nur
geringfugig niedriger als die maximale Ausrisskraft von 252,1 + 129,3 N.

In der Literatur existieren wenige Vergleichswerte zum Yield Load. Lenschow
et al. [9] gaben zwar an, den Yield Load aller Testgruppen gemessen zu haben,
beschreiben jedoch keine Werte in ihrer Publikation. In der Arbeit von Herbort
et al. [49] lag der Yield Load fiir das native MPFL mit 167,8 + 80 N ebenfalls nur
leicht unterhalb der gemessenen maximalen Ausrisskraft von 190,7 £ 82,8 N. In
der anschlieRend durchgefiihrten Rekonstruktion mittels Quadricepssehne
wurde ein Yield Load von 147,1 + 65,1 N gemessen, bei maximaler Ausrisskraft
von 205 + 77,8 N.
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Von den Versuchsgruppen in dieser Studie zeigte nur die Weichteilfixation in
Gruppe 1 (285,6 £+ 72,2 N) einen ahnlich hohen Yield Load wie das native
Gewebe. Der Yield Load in der Gruppe 2 der Weichteilfixation war mit
192,5+49,0 N geringer. Yield Load in Gruppen 3 (63,9 + 27,7 N) und
4 (82,0 £ 67,6 N) waren signifikant niedriger im Vergleich zum nativen Gewebe.
Yield Load in Gruppe 5 lag im mittleren Bereich (178,1 £ 80,4 N).

4.2.4 Steifigkeit [N*mm*1]

Zum jetzigen Zeitpunkt ist wenig dartiber bekannt welche Kréfte wahrend einer
physiologischen Bewegung, zum Beispiel beim Laufen, auf das MPFL wirken. Es
kann davon ausgegangen werden, dass wahrend dieser Bewegungen nur ein
Bruchteil der Krafte im Vergleich zur maximalen Ausrisskraft wirken. Neben der
maximalen Ausrissfestigkeit hat daher auch Steifigkeit einen hohen Stellenwert
fur die biomechanischen Eigenschaften einer Rekonstruktion. Diese misst, wie
grol3 der Widerstand des Transplantats gegen elastische Verformung durch
Krafte im niedrigeren und eventuell auch physiologischeren Kraftbereich ist.
Somit ist die Steifigkeit ein wichtiges Gutekriterium fur die biomechanischen
Eigenschaften einer MPFL-Rekonstruktion. In der Kraft-Dehnungskurve gibt der
linear verlaufende Bereich des Graphen im niedrigen Kraftbereich die Steifigkeit
wieder. Hier ist die Dehnung proportional zur einwirkenden Kraft [62].

Die Steifigkeit des nativen MPFL in Gruppe 6 wurde mit 45,4 + 10,8 N*mm-™
gemessen. Im systematischen Review von Huber et al. [50] variierten
Steifigkeiten von 8,0 bis 42,5 N*mm fir das native MPFL. Der gepoolte
Durchschnitt lag dabei mit 29,3 + 14,9 N*mm am menschlichen Kadaverknie
etwas niedriger als in dieser Studie.

MPFL-Rekonstruktion mittels Weichteilfixation in dieser Studie zeigten mit
45,1 £ 13,3 N*mm=in Gruppe 1 und 47,5 + 10,2 N*mm™ in Gruppe 2 ahnliche
Steifigkeiten wie das native Gewebe in Gruppe 6 (45,4 + 10,8 N*mm).

Die Steifigkeiten der transossaren Nahttechniken mit Bohrkanal in Gruppen 3 und
4 waren zum Teil etwas niedriger (Gruppe 3: 38,5 + 10,7 N*mm) und zum Teil
etwas hoher (Gruppe 4: 54,1 + 8,8 N*mm-).
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Eine wesentlich hohere Steifigkeit, wenn auch nicht gegentber allen Gruppen
signifikant, wurde in Gruppe 5 des V-férmigen Bohrkanals gemessen. Hier lag
die Steifigkeit bei 61,42 + 10,5 N*mm-L.

Dies ist kongruent zu den Ergebnissen von Lenschow et al. [9], dort wurde am V-
formigen Bohrkanal eine noch hohere Steifigkeit von 99,6 + 4,8 N*mmt
gemessen.

Rekonstruktionen mit Interferenzschrauben und Nahtankern zeigten ebenfalls
hohere Steifigkeiten. So beschrieben Lenschow et al. [9] Steifigkeiten von
87,4 + 18,4 N*mm- fuir Fixation mit zwei Nahtankern und 97,2 + 23,2 N*mm-* fir
Fixation mit Interferenzschrauben.

Als haufige Komplikation nach MPFL-Rekonstruktion gilt postoperative Steifheit
und Einschrankung der Beugung im Kniegelenk [44, 65]. Die Verwendung einer
Fixationsmethode bei MPFL-Rekonstruktion, die im biomechanischen Versuch

eine hohe Steifigkeit aufweist, kdnnte deshalb von Nachteil sein.

4.2.5 Elongation nach zyklischer Belastung [mm]

Mit der zyklischen Belastung mit 1000 Zyklen im niedrigen Kraftbereich zwischen
5 und 50 N sollte eine repetitive Belastung im physiologischen Kraftbereich auf
die Praparate simuliert werden. Die Messungen zeigten, dass die Patella-
Sehnen-Konstrukte bei Belastung durch eine Zugkraft nach Praparation
unterschiedlich stark elongierten. Im Unterschied zur Steifigkeit, bei der eine
Elongation abhangig von der wirkenden Kraft ermittelt wird, wurde die Elongation
nach abgeschlossenen 1000 Zyklen nicht unter Spannung, sondern bei
entspanntem Préparat gemessen.

Geht man davon aus, dass sich die MPFL-Rekonstruktionen auch nach
operativem MPFL-Ersatz zu Beginn etwas elongieren, dann ist die initiale
Elongation nach zyklischer Belastung ein wichtiges Gutekriterium fur die MPFL-
Rekonstruktion, da eine zu lockere Rekonstruktion zu einer rezidivierenden
Instabilitat im patellofemoralen Gelenk fiihren wirde.

Praparate der Gruppe 6 wurden nicht zyklisch belastet, da es sich um das native

Gewebe handelte.
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Am wenigsten elongierte die Fixation mit V-férmigen Bohrkanal in Gruppe 5 mit
1,4 £ 0,4 mm, dies war signifikant gegentber den Gruppen 1, 3 und 4. Die
hochste Elongation zeigte Gruppe 3 der transossaren Nahttechnik mit
5,3 £ 1 mm. Dies war signifikant gegenuber Gruppen 2 und 5. In Gruppe 1 lag
die Elongation bei 3,5 £ 0,7 mm, in Gruppe 2 bei 3 £ 0,5 mm und in Gruppe 4 bei
3,7 +0,8 mm.

In der Arbeit von Lenschow et al. [9] wurden die Praparate ebenfalls mit 1000
Zyklen zwischen 5 und 50 N zyklisch belastet. Die zu Gruppe 5 dieser Studie
ahnliche Fixation mit V-férmigen Bohrkanal zeigte hier von mit 1,9 + 0,4 mm eine
ahnlich niedrige Elongation.

Die Elongation der in derselben Studie durchgefuhrten Bohrkanalfixation mit
transossaren Nahttechnik war mit 3 + 0,7 mm etwas niedriger im Vergleich zu
den transossaren Nahttechniken in Gruppe 3 und 4 dieser Studie. Hier zeigte
sich ahnlich wie bei der maximalen Ausrisskraft ein Zusammenhang zwischen
Starke des verwendeten Nahtmaterials und Elongation. Je starker der
eingesetzte Faden war, desto weniger elongierte das Praparat.

Die von Lenschow et al. [9] durchgeflihrte Nahtankerfixation zeigte mit 3,7 + 1,6
mm eine héhere Elongation als die Interferenzschraubentechnik (1,9 = 1,4 mm)
und die transpatellaren Transplantatfixation (1,9 + 0,6 mm).

Insgesamt waren die Elongationen in der Studie von Lenschow et al. [9]
vergleichbar mit den Elongationen in dieser Studie.

4.2.6 Versagensart

Um Schwachpunkte und mdgliches Verbesserungspotential einer jeden
Fixationsmethode zu identifizieren, wurde nach Applikation der Maximalkraft die
Art des Versagens untersucht.

Die Versagensarten der Fixationsmethoden unterschieden sich. Es wurde
zwischen Ruptur des Fadenmaterials, Ruptur der medialen Kapsel, Ruptur des
Transplantats und knéchernen Ausriss unterschieden.

In der Gruppe 5 des V-férmigen Bohrkanals versagten alle Praparate durch einen
kndchernen Ausriss des Transplantats. Dabei kam es in allen Féllen zu einer

Fraktur der Knochenbriicke. Ebenso verhielt es sich bei allen Praparaten mit V-
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férmigen Bohrkanal in der Studie von Lenschow et al. [9]. Die klinische
Anwendung dieser Methode sollte gut abgewogen werden, da bei Versagen der
Rekonstruktion die konsekutive Patellafraktur eine  schwerwiegende
Komplikation darstellen wirde.

Bei Fixation mit transossaren Bohrkanal und Faden vom Typ Vicryl USP 0 in
Gruppe 3 versagten 9 von 10 Praparate durch Ruptur des Nahtmaterials. Das
dinne Nahtmaterial limitierte die Stabilitat des Préaparats. Im Gegensatz dazu
wurde bei derselben Technik und Nahtmaterial vom Typ Ethibond USP 3 in
Gruppe 4 eine Ruptur des Faden nur in 2 von 10 Fallen beobachtet. Die anderen
8 Praparate dieser Technik versagten durch eine Ruptur des Transplantats. In
diesem Fall wurde die Stabilitat des Praparats vor allem durch das Transplantat
limitiert. Ahnlich verhielt es sich bei der @hnlichen transossaren Nahttechnik in
der Arbeit von Lenschow et al [9]. In 8 von 10 Fallen versagt dort die Sehne durch
Ruptur, bei einem Praparat versagte das Fadenmaterial und bei einem weiteren
kam es zu einer Ausriss der Knochenbricke zwischen den beiden Bohrkanélen.
Gegebenenfalls kdnnte durch den Einsatz von dickeren Sehnentransplantaten in
Verbindung mit noch starkeren Fadenmaterial die Stabilitat der Bohrkanalfixation
mit transossarer Naht noch weiter gesteigert werden, wenngleich dann 6fter mit
Patellafrakturen als Versagensmechanismus gerechnet werden missten.
Insgesamt zeigten sich bei Ermittlung der Versagensart in dieser Studie in 32 %
der Félle (16/50) eine Ruptur des Sehnentransplantats. Dies zeigt, wie wichtig
die Transplantatwahl bei MPFL-Rekonstruktion ist.

4.2.7 Porcine Extensorensehnen

Fur die MPFL-Rekonstruktion in den Gruppen 1-5 wurden porcine
Extensorensehnen als Transplantat verwendet. Deren biomechanische
Eigenschaften wurden in einer separaten Versuchsgruppe getestet und umfasste
die Parameter Maximale Ausrisskraft (Fmax), Yield Load, Steifigkeit, Elongation
nach 1000 Zyklen zwischen 5 und 50 N sowie Versagensart bei maximaler
Kraftapplikation.

Lenschow et al. [9] gaben Ruptur des Transplantats durchaus haufig als Grund
fir das Versagen der MPFL-Rekonstruktion an. Ahnliche Beobachtungen
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konnten in dieser Studie gemacht werden. Die Sehnentransplantate hielten je
nach Art der Fixation unterschiedlich hohen Kréften stand, bevor sie versagten.
Bei den separat getesteten Sehnen wurde ebenfalls h&ufig die Ruptur des
Transplantats als Versagensart beobachtet, jedoch zeigte sich, dass einzelne
Sehnen insgesamt hoheren Kraften standhielten. Die durchschnittliche maximale
Ausrisskraft lag hier bei 498,6 + 135,5 N, im Vergleich dazu wurden die hochsten
maximalen Ausrisskrafte der Pr&parate in Gruppe 1 mit durchschnittlich
321,8 £ 53,5 N gemessen.

Das konnte daran liegen, dass die durchschnittliche Dicke der Sehne in der
separaten Sehnengruppe etwas gro3er war (4,5 mm in der Sehnengruppe vs.
4,27 mm bei den transplantierten Sehnen). Anzunehmen wére auch, dass eine
Manipulation der Sehnen, wie Durchstechung mit Fadenmaterial, die Sehne
schwacht. Es ware denkbar, dass die Priméarstabilitat in den Gruppen 1 und 2 der
Weichteilfixation ohne Durchstechung der Sehne sogar noch erhdht werden

konnte.

4.3 Limitationen
4.3.1 Das porcine Modell

Die grof3te Limitation dieser Studie ist, dass sie am porcinen Modell durchgefuhrt
wurde. Bereits in anderen biomechanischen Studien wurde ein porcines Modell
als Surrogat fur menschliches Gewebe benutzt [9, 55, 58-60, 66]. Nach
Reichert et al. [67] besitzt porciner Knochen eine &hnliche Knochendichte,
Anatomie, Morphologie und Knochenheilung im Vergleich zu menschlichen
Knochen.

Die Patellaluxation ist eine typische Verletzung vor allem des Adoleszenten
[5, 6, 10]. Porcines Gewebe konnte aufgrund des jungen Alters der Tiere bei
Schlachtung im Vergeich zu élterem Kadavermaterial ein besseres Surrogat sein.
Domnick et al. [56] verglichen biomechanische Eigenschaften porciner
Flexorensehnen mit menschlichen Semitendinosussehnen hinsichtlich
Steifigkeit, Yied Load und Maximalkraft. Sie fanden heraus, dass porcine Sehnen

im direkten Vergleich bei ahnlicher Steifigkeit hohere Yield Loads und hohere
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Maximalkrafte aushalten. Die gemessenen Yield Loads und Maximalkréfte lagen
dabei in allen Gruppen Uber 1000 N. Die Ergebnisse zeigen, dass sich die
Gewebe teilweise in ihren biomechanischen Eigenschaften unterscheiden.

Bei Messung der in dieser Arbeit eingesetzten Sehnen zeigten sich im Vergleich
mit der Arbeit von Domnick et al. [56] wesentlich geringere Yield Loads
(490,9 + 136,3 N) und Maximalkrafte (498,6 + 135,5 N), was auf den Einsatz von
porcinen Extensorensehnen statt Flexorensehnen zurtickzufihren sein kénnte.
Allerdings liegen Maximalkrafte und Yield Loads der getesteten Konstrukte oft in
weit niedrigeren Bereichen als die der eingesetzten Sehne, sodass porcine
Sehnen als Surrogate nicht ganzlich ausgeschlossen werden sollten.

Nurmi et al. [68] flhrten in ihrer Arbeit zum Kreuzbandersatz mittels
Interferenzschrauben einen direkten Vergleich zwischen menschlichen und
porcinen Gewebe durch. Sie zeigten, dass das gleiche Transplantat fixiert am
porcinen Knochen (962 + 238 N) signifikant hohere Kréfte aushielt als am
menschlichen Knochen (448 + 98 N).

Allerdings ist die Stabilitat von Interferenzschraubenfixationen von den
Eigenschaften der Knochenspongiosa abhangig [9, 68], die in dieser Studie
getesteten Fixationsmethoden hingegen hingen vor allem von den Eigenschaften
des Weichgewebes, der Sehnentransplantate und des verwendeten
Fadenmaterials ab.

Aufgrund der einfachen Beschaffung sowie Homogenitat des porcinen Modells
bezuglich Alter und Gewicht der Tiere, konnten im Vergleich zu anderen Studien
hohere Stickzahlen getestet werden. In dieser Arbeit wurden in sechs
Versuchsgruppen insgesamt 60 porcine Knie verwendet. Herbort et al.
verwendeten in ihrer biomechanischen Studie zum MPFL-Ersatz insgesamt
dreizehn Kadaverknie [49]. Schliemann et al. [69] benutzten eine Stiickzahl von
lediglich acht, Wada et al. [70] eine Stlickzahl von lediglich sechs Kadaverknien.
Zur Uberpriifung der Homogenitat der eingesetzten porcinen Hinterlaufe wurden
alle als Transplantat eingesetzten Extensorensehnen in Breite und Lange
vermessen und statistisch mittels Kruskal-Wallis Test miteinander
verglichen (s. 3.1). Dabei konnten keine signifikanten Unterschiede festgestellt

werden (p > 0,05). Bei Verwendung von menschlichen Kadaverknien konnte es
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bezuglich KorpergroRe, Gewicht, Alter des Kadavers ante mortem wie post

mortem schwieriger sein, einen homogenen Pool zu erhalten.

4.3.2 Natives Gewebe

In dieser Studie wurde ein 15 mm breiter Kapsel- und Weichteilstreifen im Bereich
der medialen Kapsel der Patella freiprapariert und als Aquivalent zum nativen
MPFL angesehen. Eine genaue Identifikation des porcinen MPFL war wahrend
der Praparation nicht moglich. Auch wenn dies nicht exakt dem nativen MPFL
entspricht, wie es beispielsweise am menschlichen Kadaver freigelegt werden
kann, so zeigt dieses Surrogat ahnliche biomechanische Eigenschaften im
Vergleich mit dem nativen MPFL in anderen Studien [23, 49, 52].

4.3.3 Handische Praparation

Alle in dieser Studie getesteten Patella-Sehnenkonstrukte wurden frei Hand
prapariert. Es wurde versucht, dabei so vorsichtig und einheitlich wie mdglich
vorzugehen. Trotz aller Vorsicht ist jedoch von einer gewissen Inhomogenitat der
Praparate auszugehen, weshalb die Ergebnisse auf statistische Signifikanz
untersucht wurden. Es konnten keine signifikanten Unterschiede zwischen den

Gruppen festgestellt werden.

4.3.4 Auswahl des porcinen Gewebes

Kiapour et al. [71] zeigten am porcinen Kniemodell geschlechtsspezifische
anatomische und biomechanische Unterschiede auf. In ihrer Studie wurden 9
mannliche und 9 weibliche porcine Knie anatomisch vermessen und das vordere
Kreuzband biomechanisch getestet. Im geschlechtsspezifischen Vergleich zeigte
sich, dass das weibliche porcine vordere Kreuzband signifikant niedrigeren Yield
Load besitzt als das mannliche.

In dieser Studie wurde nicht zwischen ménnlichen und weiblichen Exemplaren
unterschieden. Es war nicht bekannt, wie viele der eingesetzten Praparate

mannlicher und wie viele weiblicher Herkunft waren. Die Praparate wurden
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jedoch randomisiert auf die Versuchsgruppen aufgeteilt, um einer mdglichen

Stichprobenverzerrung zuvorzukommen.

4.3.5 Klinische Anwendbarkeit der Ergebnisse

Bei dieser Arbeit handelt sich um eine in-vitro Studie am porcinen Modell. Die
Primarstabilitat von MPFL-Rekonstruktionen wurde getestet. Der Einsatz von
porcinem Gewebe und unphysiologische Kraftvektoren bei Messung reduziert die
klinische Anwendbarkeit. Es liel3 sich nur sehr eingeschrankt daraus schlief3en
welchen Kraften die Rekonstruktionen wéahrend einer physiologischen Bewegung
im menschlichen Knie standhalten wirden. Es I&sst sich nicht daraus schlie3en
wie die unterschiedlichen Fixationsmethoden im klinisch-operativen Einsatz
abschneiden wirden, da die hier getesteten Praparate nur patellar fixiert waren.
Auf den méglichen Einfluss einer korrekten femoralen Fixation des Transplantats
wurde in dieser Arbeit nicht eingegangen.

Bei der Arbeit wurde ausschliel3lich die Priméarstabilitdt getestet, was in der
klinischen Anwendung dem Zeitpunkt direkt nach Operation entsprechen
wirden. Es lassen sich daher keine Aussagen darUber treffen, welche
biomechanischen Eigenschaften die Fixationen nach Einheilen besitzen. Die
Kenntnis Uber eine suffiziente Primérstabilitdt nach MPFL-Rekonstruktion kdnnte
jedoch dabei helfen tber eine friithe Mobilisierung des Patienten nachzudenken.

4.4 Schlussfolgerung

Die getesteten Versuchsgruppen zeigten signifikante Unterschiede in ihren
biomechanischen Eigenschaften (p < 0,05). Insbesondere implantat- und
bohrkanalfreie Weichteilfixationen zeigen im porcinen Modell &hnliche
biomechanische Eigenschaften wie das native Gewebe sowie eine ausreichende
Primarstabilitat. Sie sind eine vielversprechende und dkonomisch vertretbare
Alternative in der Therapie der patellofemoralen Instabilitat.

Im Vergleich zu in der Literatur beschriebenen Fixationsmethoden wird bei der
Weichteilfixation auf eine ossare Durchbohrung der Patella verzichtet und
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weniger Fremdmaterial eingesetzt, was die Operationskosten senken und das
Infektionsrisiko durch eingebrachte Fremdkdrper minimieren kénnte.

Im Kompromiss erreichte die Weichteilfixation dafur aber nicht ganz so hohe
maximale Ausrisskraft und eine teilweise héhere Elongation als in der Literatur

beschriebene MPFL-Rekonstruktionen mit Implantaten.

4.5 Ausblick

Zur Weiterentwicklung der Weichteilfixation kénnte in Zukunft auf ein starkeres
Sehnentransplantat zurtickgegriffen werden, da die Ergebnisse der vorliegenden
Studie nahelegen, dass damit eine noch stabilere Rekonstruktion erreicht werden
konnte. Dazu ware es insbesondere sinnvoll zu messen, ob und wie sich die
Eigenschaften der Fixation nach Einheilen (z.B. 6 Monate nach Operation)
verandern. Dies konnte zum Beispiel im Rahmen einer in-vivo Studie am

porcinen Modell stattfinden.
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5 Zusammenfassung

Akute Patellaluxationen sind haufige Kniegelenksverletzungen [8, 9]. Sie gehen
oft mit einer Verletzung des medialen patellofemoralen Ligaments (MPFL) einher,
was zu rezidivierenden Patellaluxationen und patellofemoraler Instabilitat fuhren
kann [8, 12, 13]. Ein mdglicher Therapieansatz ist die Rekonstruktion des MPFL.
Zahlreiche Operationstechniken sind hierzu in der Literatur beschrieben, darunter
Fixationen mit Interferenzschrauben, Bohrkanédlen, Nahtankern oder
Nahtfixationen am Knochen oder Weichgewebe. Sie werden meist mit einem
autologen Sehnentransplantats durchgefiihrt und unterscheiden sich
hauptséachlich in der Art dessen patellarer Fixation [27-40].

Meta-Analysen zeigen nach wie vor hohe Komplikationsraten und teilweise wenig
zufriedenstellende Ergebnisse etablierter MPFL-Rekonstruktionen [44, 46].

Ein vielversprechender Ansatz zur Senkung der Komplikationsraten sind
patellare Fixationsmethoden, die auf das Einbringen von Fremdmaterial und
Bohrungen durch die Patella verzichten. Solche implantat- und/oder
bohrkanalfreien Fixationsmethoden sind bereits in der Literatur beschrieben, bis
jetzt existieren jedoch nur wenige Studien zu deren biomechanischen
Eigenschaften [9, 31, 34].

Ziel dieser Arbeit war der Vergleich biomechanischer Eigenschaften von funf
unterschiedlichen  implantatfreien patellaren  Fixationsmethoden  beim
MPFL- Ersatz mit dem nativen MPFL und mit nativen Extensorensehnen. Dazu
wurde ein porcines Modell benutzt. Die Hypothese dieser Studie war, dass die
patellare Weichteilfixation eines autologen Sehnentransplantats ohne Implantate
oder Bohrkanal eine vergleichbare primare Ausrissfestigkeit wie das native MPFL
zeigt.

60 Patellae und Extensorensehnen wurden aus porcinen Hinterlaufen extrahiert
und randomisiert auf 6 Versuchsgruppen aufgeteilt (n=10). In den Gruppen 1
und 2 wurden patellare Weichteilfixationen getestet. In den Gruppen 3 und 4
wurden Bohrkanalfixationen mit unterschiedlichem Nahtmaterial durchgefiihrt
(Gruppe 3: resorbierbarer Faden der Starke USP 0, Gruppe 4: nicht-
resorbierbarer Faden der Starke USP 3). In Gruppe 5 erfolgte die patellare
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Fixation mittels V-férmigen Bohrkanal mit Durchmesser von 4,5 mm. In der
sechsten Versuchsgruppe wurde zum Vergleich das native Gewebe getestet. In
einer weiteren Versuchsgruppe wurden native porcine Extensorensehnen
biomechanisch untersucht.

Die biomechanische Testung gliederte sich in mehrere Abschnitte. Zunachst
erfolgte eine Prakonditionierung mit 10 Setzzyklen mit einem Kraftintervall von
5- 20 N. Es folgte eine zyklische Testphase von 1000 Messzyklen mit einem
Kraftintervall von 5 - 50 N. Im Anschluss wurde die maximale Kraft bis zum
Versagen angewendet. Dabei wurden die Parameter maximale Ausrisskraft,
Yield Load, Steifigkeit, Elongation nach 1000 Zyklen sowie die Versagensart
untersucht. In der Versuchsgruppe des nativen Gewebes wurde direkt die
maximale Kraft bis zum Versagen angewendet.

Die hochsten maximalen Ausrisskrafte wurden in Gruppen 1 und 2 gemessen
(321,8 £ 53,5 N und 242,0 £ 57,4 N) und waren mit dem nativen Gewebe
vergleichbar (252,1 + 129,3 N, p > 0,05). Ein signifikant niedrigerer Yield Load im
Vergleich zum nativen Gewebe zeigte sich in den Gruppen 3 (p < 0,01)
und 4 (p = 0,01). Wahrend der zyklischen Belastung war die Elongation der
Praparate in Gruppe 3 signifikant hoher im Vergleich zu den anderen Gruppen
(5,3 + 1 mm, p <0,05). Alle Gruppen wiesen ahnliche Steifigkeiten wie das native
Gewebe vor (p > 0,05). Die getesteten Fixationsmethoden zeigten signifikante
Unterschiede in ihren biomechanischen Eigenschaften (p < 0,05). Insbesondere
die Weichteilfixationen in Gruppen 1 und 2 wiesen adaquate biomechanische
Eigenschaften im Vergleich zum nativen Gewebe vor.

Durch die Kombination aus geringerer Invasivitat, Verzicht auf das Einbringen
von Fremdkorpern, einfacher Anwendbarkeit und guter Primarstabilitat sind
patellare Weichteilfixationen vielversprechende Alternativen bei der MPFL-

Rekonstruktion.
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6 Anhang

6.1 Deskriptive Statistik der Extensorensehnen nach Gruppen

Tab. 11 Deskriptive Statistik Sehnen Gruppe 1

-
Sehnenlange 10 175 215 193 13,4

Tab. 12 Deskriptive Statistik Sehnen Gruppe 2

-
Sehnenléange 10 160 200 178,5 13,3

Tab. 13 Deskriptive Statistik Sehnen Gruppe 3

;
Sehnenlange 10 160 205 184 15,9

Tab. 14 Deskriptive Statistik Sehnen Gruppe 4

-
Sehnenlange 10 160 200 180,5 12,6
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Tab. 15 Deskriptive Statistik Sehnen Gruppe 5

o

Sehnenléange 10 160 195 181,5 10

6.2 Rohdaten der Praparate

Tab. 16 Rohdaten Gruppe 1

Gruppe 1 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
317, 370, 246, 323, 271, 277, 363, 293, 329, 424,
3 3 3 5 3 9 3 9 4 9

Fmax

[N]

305, 366, 190, 323, 245, 170, 354, 231, 301, 367,

MELELESY 5 1 0 5 2 9 8 2 8 o0

[N]

. 210 46,1 38,6 34,0 43,0 56,0 56,6 556 64,6 354
Steifigkeit
[N*mm-]

Elon- 50 29 33 43 33 31 27 31 33 4.2

gation
mm
Versa%ens ® & & @ 6 @ @ @ 4 @
-ar

Sehnen- 40 40 40 50 40 40 40 45 50 50
breite
mm
Sisigals . 180 200 210 215 195 180 190 185 200 175
lange
mm
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Tab. 17 Rohdaten Gruppe 2

Gruppe 2 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Sl 291, 243, 214, 245, 366, 179, 196, 277, 219, 185,
8 6 4 7 2 2 4 3 4 6

VERRECERE 142, 239, 214, 131, 244, 179, 152, 277, 180, 163,
M o 1 4 4 8 2 6 3 5 9

Sjclieldels 49,4 26,3 63,0 60,7 44,1 454 50,7 479 459 413
N*mm-t

Elon- 30 30 25 22 29 38 32 36 31 27
gation

mm
e (20 ) B B @ @ @ @ @ @
-art

Sehnen- 50 30 40 40 40 40 40 50 40 40
breite
mm
Sishlglsge - 170 170 190 160 185 200 180 190 180 160
lange
mm

Tab. 18 Rohdaten Gruppe 3

Gruppe 3 1 2 5 4 5 6 7 8 S 10
oo f 76,8 476 53 127, 44,6 70,5 137, 123, 72,1 123,
3 1 2 7

EGNECY 76,8 18,0 53,0 127, 446 705 66,0 59,4 56,2 67,7
[N] 3

Sienileldele 34,4 535 39,7 415 12,1 355 39,6 422 425 44,0
N*mm-1

Elon- 54 75 54 50 X 43 55 46 40 58
gation

mm
\Eecesby (1) (1 ¢ @O @O @O @O @ @ @

-art

Sishlge . 40 40 40 40 40 45 50 50 40 40
breite
mm
Sishlgsps - 160 160 200 205 195 190 190 170 190 180
lange
mm
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Tab. 19 Rohdaten Gruppe 4

Gruppe 4 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Fmax [N] 266, 176, 70,6 100, 137, 109, 101, 73,5 169, 79,9
8 3 2 2 1 7 3

EENGEGE 266, 34,0 70,6 650 36,0 67,2 101, 556 57,3 66,2
IN] 8 7

Siclilede 42,0 61,9 434 43,0 54,8 54,3 658 64,1 53,4 57,9
N*mm-?
SleleElileiM 29 37 34 53 41 28 X 32 38 4.2

Versa%ens- @ @O & 6 6 6 6 6 6 6
ar

El
3

SERERE 50 40 40 45 40 40 40 40 50 4,0
breite

mm

Sehnen- 160 170 200 185 170 190 190 170 190 180
lange [mm]

Tab. 20 Rohdaten Gruppe 5

Gruppe 5 1 2 5 4 5 6 7 8 S 10
Fmax [N] 98,5 305, 226, 66,9 231, 143, 210, 277, 182, 104,
0 2 2 7 7 0 6 4

VERRECEGRH 91,4 300, 210, 60,7 231, 143, 200, 271, 180, 91,3
IN] 4 4 2 7 6 6 3

Sichilelse | 63,6 73,1 57,9 80,7 48,8 484 58,1 53,1 68,6 62,1
N*mm-!

Elon- 22 11 14 10 112 20 12 08 14 14
gation

mm
Versagt SIS € B €5 B ) B C:5 B ) B €5 B ) B € B C) B €
-ar

SERGERE 50 50 40 40 50 50 40 40 40 40
breite

mm

Sehnen- 190 180 180 180 190 160 180 170 195 190
lange [mm
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Tab. 21 Rohdaten Gruppe 6

Gruppe 6 1 2 3 4 5 6 7 8 g 10
S f o 154, 107, 230, 477, 303, 366, 371, 279, 127, 103,
6 2 5 6 1 5 5 8 1 2

VEGNEEGH 154, 89,2 230, 477, 266, 334, 367, 279, 104, 103,
[N] 6 5 6 0 7 9 8 3 1

Siislilelsne 56,6 25,1 334 50,8 51,6 51,5 59,3 42,0 46,6 37,5
N*mm-1t

\WCEEECWE (2) (20 (2 @ @ @ @ @ @ @
-art

Tab. 22 Rohdaten Gruppe der Extensorensehnen

Exten- 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
soren-
sehnen

S\ | 374, 520, 313, 390, 465, 720, 718, 548, 463, 470,

6 4 0 8 6 6 7 4 4 4
VS 374, 443, 313 390, 465, 720, 718, 548, 463, 470,
Load [N] G 1 8 6 6 7 4 4 4

Syl 75,5 117, 132, 108, 162, 125, 133, 158, 147, 168,
keit 5 2 8 8 5 8 9 4 6

112 13 10 06 05 10 11 08 06 05
gation

mm
[ 1
St 40 40 40 40 40 50 50 50 50 50
breite
mm
Sislglalsnie 160 190 190 180 180 180 180 180 180 160
lange
mm
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file:///C:/Users/Daniel/Desktop/Doktorarbeitneu/A-Send/Manuskript_Grüninger_Primäre%20Ausrissfestigkeit%2001.05.21.docx%23_Toc72782489
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