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 Einleitung 1Degenerative Veränderungen des artikulären Knorpelgewebes stellen eine der weltweit häu-figsten Gelenkerkrankungen mit zunehmender Prävalenz dar (ENGELHARDT 2003 [70]; RABENBERG 2013 [213]; WOOLF 2003 [269]). Die Inanspruchnahme ambulanter und stationä-rer Einrichtungen aufgrund von Arthrose verursacht pro Jahr Kosten von etwa 7,5 Milliarden Euro (RABENBERG 2013 [213]). Artikulärer Knorpel bedeckt die knöchernen Enden diarthrotischer Gelenke (LÜLLMANN-RAUCH 2012 [163]). Er unterliegt während der alltäglichen Belastung hoher mechanischer Beanspruchung. Aufgrund des komplexen mikrostrukturellen Aufbaus des Knorpels zeichnet er sich durch einzigartige biomechanische Eigenschaften aus. Diese ermöglichen eine ab-nutzungs- und reibungsarme Transmission hoher repetitiver Kräfte auf die Gelenkfläche und gewährleisten so eine physiologische, schmerzfreie Bewegung (AIGNER 2003 [3]; GUILAK 2004, c2003 [85]). Mit fortschreitendem Alter unterliegt der Knorpel degenerativen Verände-rungen, welche im Verlust der anatomischen, biochemischen und biomechanischen Integrität resultieren können. Es entsteht ein verändertes Gleichgewicht zwischen Widerstandsfähig-keit und alltäglicher Belastung (BUCKWALTER 2005 [38]). Klinisch führt dies zu Gelenk-schmerzen und Dysfunktion und wird als Osteoarthrose (OA) bezeichnet (BUCKWALTER 2005 [38]; OUTERBRIDGE 1961 [205]). Mit Hilfe histologischer oder biomechanischer Untersuchun-gen kann das Ausmaß und die Schwere der OA frühzeitig beurteilt und somit pathologisches und gesundes Gewebe differenziert werden (ALTMAN 1984 [6]; COOK 2010 [55]; LITTLE 2010 [156]).  Eine kausale Therapie ist nach heutigem Stand der Technik nicht möglich. Therapeutisch verbleibt letztlich nur der prothetische Gelenkersatz. Bei der operativen Behandlung v. a. jüngerer Patienten haben sich die Mikrofrakturierung, die Pridie-Bohrung und der autologe osteochondrale Transfer etabliert. Ziel dieser Verfahren ist vorrangig die Bildung eines knor-pelähnlichen Ersatzgewebes. In Studien konnte jedoch gezeigt werden, dass das Regene-ratgewebe eine signifikante Abnahme der mechanischen Qualität gegenüber physiologi-schem artikulärem Knorpel aufweist (KLEEMANN 2006 [127]; KUNOW 2008 [137]). In den letzten Jahrzehnten wurde in der Forschung zunehmend der Fokus auf die künstliche Her-stellung von Knorpelregeneraten, sogenannten Scaffolds, gelegt (ATHANASIOU 2010 [13]; HUTMACHER 2000 [103]; MOUTOS 2007 [186]; MOUTOS 2010 [187]; PERETTI 2001 [210]). Die Europäische Union plant nun ein Gesetz zur Qualitätssicherung dieser künstlichen Knorpel-gewebe. Darin sollen neben Normen zur Biotoxizität und Biokompatibilität künftig auch Richt-linien bezüglich der biomechanischen Eigenschaften der Ersatzmaterialien eingeführt wer-den (FÖHR 2012 [74]; KLEEMANN 2006 [127]). 
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Physiologisches Knorpelgewebe ist durch ein komplexes, biphasisches, viskoelastisches Verhalten charakterisiert. Es wird in eine feste und flüssige Phase unterteilt und zeigt einen nichtlinearen, zeitabhängigen Kurvenverlauf (COLOMBO 2013 [54]; LI 1999 [153]; MAK 1987 [167]; MOW 1989 [189]; MOW 1980 [193]). In der bisherigen Literatur herrscht eine hohe Diversität hinsichtlich der Testverfahren und Prüfprofile zur Evaluierung von physiologi-schem, arthrotischem und tissue-engineertem Knorpelgewebe. Diese können sowohl sta-tisch als auch dynamisch sowie unter Kraft- oder Wegregelung erfolgen (ATESHIAN 1997 [11]; BROMMER 2006 [35]; GUILAK 2004, c2003 [85]; HUTMACHER 2000 [103]; KLEEMANN 2005 [128]; MOW 2005 [192]; MOW 1980 [193]). Neben der Bestimmung des Elastizitätsmoduls (E-Modul), Zugmoduls, Schermoduls, der Permeabilität und der Poisson-Zahl stellt auch das Schwellverhalten einen weiteren wichtigen Parameter zur Beurteilung der Funktion und In-tegrität von Gelenkknorpel dar (BUCKLEY 2010 [37]; KEMPSON 1982 [121]; KEMPSON 1971 [122]; KEMPSON 1970 [123]; KIVIRANTA 2006 [126]; MAROUDAS 1976 [173]; MAROUDAS 1977 [177]; SETTON 1999 [228]). Das Schwellverhalten wird insbesondere durch die Proteoglykane (PG) und ihre stark negativ geladenen Sulfat- und Carboxylgruppen hervorgerufen. Diese, auch als Fixed Charge Density (FCD) bezeichnet, ziehen Kationen, wie Natrium, an und bin-den aufgrund des osmotischen Druckes eine beträchtliche Menge Wasser. Diese Hydratati-on wird durch das Kollagennetzwerk limitiert (LÜLLMANN-RAUCH 2012 [163]; MAROUDAS 1968 [171]; MAROUDAS 1976 [172]; SALTER 1998 [218]). Der vermehrte Wassergehalt und das Schwellverhalten stellen ein Frühzeichen von degenerativ verändertem Gelenkknorpel dar. Ursache ist der Verlust des intakten Kollagennetzwerks der oberflächlichen Zone und somit die verminderte oder fehlende Limitierung des Schwellverhaltens kartilaginären Gewebes (ALTMAN 1984 [6]; MAROUDAS 1977 [177]; MUIR 1977 [194]). Das Schwellverhalten wurde bisher zumeist durch den Austausch hypertoner und hypotoner Versuchsmedien untersucht (FLAHIFF 2002 [73]; KORHONEN 2010 [131]; MAROUDAS 1977 [177]; NARMONEVA 2002 [195]; NARMONEVA 2001 [196]; SETTON 1999 [228]; TREPPO 2000 [258]; WANG 2008 [262]). Das Schwellverhalten kann auch unter physiologischen Bedingun-gen durch das Erholungsverhalten von Knorpelgewebe nach Belastung untersucht werden. Während der Kompression wird interstitielle Flüssigkeit aus der porösen Matrix ausgepresst (LU 2010 [161]; LU 2008 [162]). Während der Erholung folgt die ausgepresste Flüssigkeit dem osmotischen Druckgradienten, welcher durch die negativ geladenen Seitenketten der PGs erzeugt wird, zurück (LU 2008 [162]; LÜLLMANN-RAUCH 2012 [163]). Bisher wurde das Erholungsverhalten in der Literatur aufgrund der technischen Limitierung unzureichend be-schrieben. Die Datenerhebung erfolgte in vivo mittels Magnetresonanztomographie (MRT). Diese unterliegt einer hohen auflösungsbedingten und zeitlichen Limitierung (ECKSTEIN 1999 [67]; GREAVES 2009 [84]; STEINMEYER 1999 [243]). In in vitro Versuchen konnte das Erho-lungsverhalten mangels geeigneter Prüfsysteme bisher meist unter völliger Entlastung unter-
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sucht werden. Dies führt jedoch zu einem Kontaktverlust zur Knorpeloberfläche (ATESHIAN 1997 [11]; ATHANASIOU 1991 [14]; BARKER 2001 [22]; MOW 1989 [189]; SAUERLAND 2003 [221]; SAUERLAND 2007 [222]; SCHMIDT-ROHLFING 2004 [226]; SETTON 1993 [229]; STEINMEYER 1999 [243]; WILSON 2005 [266]). In unseren Versuchen wurde ein neu entwickeltes hochdynamisches Prüfsystem verwendet, mittels welchem es erstmals möglich war, den Erholungsverlauf von Knorpelgewebe ohne Kontaktverlust zur Oberfläche mit einer minimalen Tastlast von 5,66 Kilopascal (kPa) aufzu-zeichnen.  In einer Schafstudie konnte bereits eine verlängerte Erholungszeit nach Meniskusresektion mittels MRT-Bildgebung festgestellt werden (SONG 2008 [240]). Das Erholungsverhalten von Knorpelgewebe könnte somit ein entscheidender Parameter zur frühzeitigen Differenzierung von gesundem und pathologischem Gewebe sein. Da das Erholungsverhalten die Integrität der Kollagenfasern, der PGs, des Wassergehaltes, des Wasserflusses sowie die Permeabili-tät des Knorpelgewebes unter physiologischen Bedingungen untersucht, könnte es einen wichtigen Parameter zur Bestimmung der Funktionalität von Scaffolds darstellen (LU 2010 [161]; MAROUDAS 1977 [177]; STEINMEYER 1999 [243]). Zudem konnten in der bisherigen Literatur bereits topographische Unterschiede in der Knor-peldicke und den mechanischen Eigenschaften innerhalb und zwischen den Gelenken be-stimmt werden (ADAM 1998 [2]; ATHANASIOU 1991 [14]; COHEN 1999 [52]; FROIMSON 1997 [77]; JURVELIN 2000 [110]; KEMPSON 1971 [124]; KIVIRANTA 2006 [126]; LYYRA-LAITINEN 1999 [165]; SONG 2006 [239]; SWANN 1993 [250]). Daher sollten in der biomechanischen Evaluie-rung ortsspezifische Eigenschaften berücksichtigt werden.   Ziele: 1.: Hauptziel dieser Promotion ist die Entwicklung eines standardisierten Testprotokolls, mit-tels welchem die mechanischen Parameter von Knorpelgewebe bestimmt werden können. Der Fokus wird dabei auf das Erholungsverhalten gelegt.  2.: Mit Hilfe eines hochdynamischen Prüfsystems soll der exakte Ortsverlauf der Knorpel-oberfläche nach Belastung unter kraftgeregeltem Halten einer minimalen Tastlast kontinuier-lich aufgezeichnet werden. Dabei soll ein statisches und ein zyklisches Versuchsprotokoll am bovinen Tiermodell erprobt werden.  3.: Anschließend sollen unterschiedliche Lokalisationen am ovinen Tiermodel auf ihre Dicke, Steifigkeit sowie auf ihr Kriech- und Erholungsverhalten untersucht werden. 
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 Stand der Technik 22.1 Das humane Kniegelenk  Anatomie 2.1.1Das Kniegelenk (Articulatio genus) ist das größte diarthrotische Gelenk des Menschen und setzt sich aus dem distalen Femur, der Patella und der proximalen Tibia zusammen. Das humane Knie ist in zwei Partialgelenke unterteilt, der Articulatio femoropatellaris und der Ar-ticulatio femorotibialis. Funktionell handelt es sich um ein Drehscharniergelenk, ein Trocho-ginglymus, welches Flexions- und Extensionsbewegungen sowie eine geringe Rotation des Unterschenkels um seine Längsachse ermöglicht (AUMÜLLER 2014 [15]). Die Femurkondylen weisen keine Kreisform auf, sondern gleichen einer Spirale mit unterschiedlichen Krüm-mungsradien. Da die stärkere Krümmung im dorsalen Teil der Kondylen vorliegt, variiert die Kontaktfläche zum Tibiaplateau zwischen Beugung und Streckung (SCHÜNKE 2000 [227]). Das mediale Tibiaplateau ist leicht konkav, die laterale Seite hingegen schwach konvex ge-formt. Somit artikulieren im femorotibialen Gelenk zwei inkongruente Gelenkflächen. Aus-gleich schaffen die aus Faserknorpel bestehenden c-förmigen Menisken, die der gleichmäßi-gen Distribution von Druckbelastungen dienen. Das Kniegelenk wird von einem Kapsel-Bandapparat, bestehend aus hinterem und vorderem Kreuzband, medialen und lateralen Kollateralbändern sowie der Sehne des Musculus (M.) quadriceps femoris und deren Ausläu-fern, stabilisiert (Abbildung 1). Die zirkumferierende Gelenkkapsel besteht aus einer äußeren fibrotischen Schicht und der innen liegenden Synovia. Die synoviale Flüssigkeit besteht aus Wasser (85 %), Hyaluronsäure, Proteinen und Polysachariden. Ihr kommt eine schützende und ernährende Funktion zu (AUMÜLLER 2014 [15]; MAROUDAS 1968 [175]). Abbildung 1: Humanes Kniegelenk von A) ventral, B) Aufsicht auf das Tibiaplateau (nach SCHÜNKE 2005 [230]). 
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 Mechanik 2.1.2Je nach Kniegelenkslage, Extension oder Flexion, und Belastungsart wie Stehen, Gehen oder Laufen variieren sowohl die Höhe und Qualität der mechanischen Kräfte als auch die Kontaktflächen in den artikulierenden Gelenkpartnern (BESIER 2005 [28]; BROWN 1984 [36]). Grundsätzlich kann zwischen Zugbelastung, Kompressionsbelastung und horizontaler Belas-tung, also Scherkraft und Reibung, differiert werden (WIRTH 2002 [267]). Die Kompressions-kräfte werden zu etwa 70 % auf das mediale Tibiakompartiment und zu 30 % auf das laterale Kompartiment transmittiert (THAMBYAH 2007 [252]; THAMBYAH 2005 [253]). In der Literatur werden Spannungen von 14 bis zu 26 Megapascal (MPa) während des Gangzyklus sowie Spitzenbelastungen zwischen etwa 27 und 56 MPa angegeben (D'LIMA 2008 [60]; THAMBYAH 2005 [253]). Andere Autoren berichten über Spannungen von lediglich 1,4 MPa während des Gangzyklus (BARKER 2001 [22]). Das Belastungsverhältnis zwischen der etwas größeren lateralen und medialen Patellafacet-te beträgt in etwa 60:40. Hier ist die Knorpeldicke besonders hoch. Im Laufe einer Beugebe-wegung variiert die Größe der Kontaktfläche von Patella und femoropatellarem Gleitlager. Durch die Zunahme der Kontaktfläche bei zunehmender Beugung kann eine höhere An-presskraft übertragen werden, ohne Einfluss auf den Flächenpressdruck zu nehmen (WIRTH 2002 [267]). Dieser Druck wird in der Literatur mit Werten zwischen 2,0 und 4,4 MPa ange-geben (HUBERTI 1984 [101]) Das Verständnis der Mechanik des Kniegelenks ist essentiell, da daraus unterschiedliche Eigenschaften des Knorpels resultieren. ECKSTEIN 2002 konnte in den Hauptbelastungszo-nen eine höhere Knorpeldicke nachweisen (ECKSTEIN 2002 [63]). Weiterhin wurde ein höhe-rer Gehalt an PGs und ein vergleichsweise geringerer Kollagengehalt in stark beanspruchten Knorpelarealen gefunden (AKIZUKI 1986 [4]). Zudem wurden unterschiedliche Steifigkeiten zwischen meniskusbedeckten und -unbedeckten Arealen gemessen (SWANN 1993 [250]). 2.2 Das ovine Kniegelenk Weltweit dient das Schaf als Tiermodell auf dem Forschungsgebiet der OA und soll sich nach CHEN 2005 gleichermaßen im Tissue Engineering zunehmend etablieren (CHEN 2005 [48]). Das Schaf hat aufgrund seiner ähnlichen biochemischen Komposition des kartilaginä-ren Gewebes an Bedeutung gewonnen (BURGER 2007 [40]; GHADIALLY 1986 [82]). Die Größe des ovinen Kniegelenks beträgt etwa zwei Drittel eines menschlichen Gelenks (Abbildung 2). Es besitzt einen zusätzlichen intraartikulären Muskel, den M. extensor digitorum longus. Sei-ne Sehne setzt am anterolateralen Femurkondylus an und zieht weiter kaudal durch ein Gleitlager am lateralen Tibiaplateau. Daraus resultiert ein verstärkter knöcherner Aufbau der lateralen Tibia. Das mediale Tibiaplateau sowie der mediale Meniskus sind kleiner als an der 
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lateralen Tibia. Weitere Unterschiede liegen in einem tieferen und schmaleren patellaren Gleitlager (LITTLE 2010 [156]).  2.3 Gesunder artikulärer Knorpel Man unterscheidet drei Arten von Knorpel. Aus fibrotischem Knorpel sind beispielsweise die Bandscheiben und die Menisken aufgebaut. Elastischer Knorpel formt die Epiglottis und die Eustachsche Röhre. Hyaliner oder auch artikulärer Knorpel ist ein Gewebe, das diarthroti-sche Gelenkflächen bedeckt und den Fokus dieser Arbeit bildet (Abbildung 3). Seine Funkti-on liegt in der Distribution hoher Kräfte auf die Gelenkoberfläche, dem Schutz des subchond-ralen Knochens vor Spitzenbelastungen und der Gewährleistung einer reibungsarmen und abnutzungsarmen Artikulation der Gelenkpartner (AIGNER 2003 [3]; GUILAK 2004, c2003 [85]; LI 2010 [148]; LÜLLMANN-RAUCH 2012 [163]).  Abbildung 3: Sagittalschnitt durch das Kniegelenk mit Darstellung des Gelenkknorpels (nach FIRBAS 1992 [72]).  
Abbildung 2: Ovines Kniegelenk von A) ventral und von B) lateral (LCA: Ligamentum (Lig.)cruciatum anterius; LCL: Lig. collaterale laterale; MEDL: M. extensor digitorum longus; ML: Meniscus laterale; MM: Meniscus mediale; T: Trochlea). 
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 Histologische Komposition 2.3.1Knorpelgewebe ist ein avaskuläres, alymphatisches und aneurales Gewebe (AIGNER 2003 [3]; BUCKWALTER 2005 [38]). Die Ernährung erfolgt bradytroph, also passiv per Diffusion zwi-schen Knorpelmatrix und Synovialflüssigkeit (ARCHER 2003 [8]; AUMÜLLER 2014 [15]). Eine Grobgliederung des histologischen Aufbaus kann in Zellen, den Chondrozyten (3 %), und extrazellulärer Matrix (EZM) erfolgen. Letztere ist aus Wasser (80 %), PGs (12 %) und Kolla-genen (15 %) aufgebaut (Abbildung 4) (AIGNER 2003 [3]).  Zellen 2.3.1.1Obgleich Chondrozyten eine hohe Stoffwechselaktivität zeigen, ist Knorpelgewebe aufgrund des geringen Zellanteils relativ stoffwechselarm (Abbildung 5) (AIGNER 2003 [3]; ARCHER 2003 [8]; BUCKWALTER 2005 [38]). Knorpelzellen differieren hinsichtlich Form, Größe und Stoffwechselaktivität in Abhängigkeit von ihrer Lokalisation sowie mit zunehmendem Alter (ARCHER 2003 [8]; GUILAK 1999 [86]; LÜLLMANN-RAUCH 2012 [163]; POOLE 1997 [211]; SALTER 1998 [218]). Zudem zeigen sie tiefenabhängige bzw. zonale Unterschiede (ATHANASIOU 2010 [13]; POOLE 1997 [211]). Ihre Funktion liegt in der Produktion und Auf-rechterhaltung der EZM und sie stehen über diese mit anderen Chondrozyten in Verbindung. Essentiell für die Aufrechterhaltung einer funktionsfähigen EZM ist ein Gleichgewicht zwi-schen anabolen und katabolen Prozessen. Chondrozyten besitzen eine hohe anabolische Aktivität. Sie produzieren aber auch katabolische matrix-abbauende Metalloproteasen und Aggrecanasen sowie Zytokine und Wachstumsfaktoren. In degenerativ verändertem Knor-pelgewebe wird dieses Gleichgewicht gestört (ARCHER 2003 [8]; LÜLLMANN-RAUCH 2012 [163]; POOLE 1997 [211]; SALTER 1998 [218]). Ebenfalls scheinen Belastungen die Biosyn-these der Chondrozyten zu beeinflussen (PALMOSKI 1984 [206]). Auch den Chondrozyten kommt durch die biomechanische Regulierung eine wichtige biomechanische Funktion zu 
Abbildung 4: Übersicht über die histologische Komposition von artikulärem Knorpelgewebe(nach AIGNER 2003 [3]). 
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(ARCHER 2003 [8]; CHAHINE 2007 [46]; GUILAK 1999 [86]; SALTER 1998 [218]; SHIEH 2006 [235]). Sie zeigen nicht uniformes, viskoelastisches Verhalten mit einem E-Modul von etwa 0,6 kPa (GUILAK 1999 [86]). SHIEH 2006 konnte zeigen, dass Chondrozyten der oberflächli-chen Knorpelzone steifer als in tieferen Zonen sind (SHIEH 2006 [235]).  Abbildung 5: EZM eines artikulären Chondrozyten (ARCHER 2003 [8]): (rER: raues Endop-lasmatisches Reticulum; N: Nucleolus; G: Golgiapparat; L: Lysosom).  Extrazelluläre Matrix (EZM) 2.3.1.2Die Zwischenzellsubstanz des artikulären Knorpels, die EZM, setzt sich aus zwei Bestandtei-len zusammen: den Makromolekülen und der Gewebeflüssigkeit. Die Makromoleküle beste-hen aus Kollagenen und PGs und bilden die solide, poröse Matrix (Abbildung 6) (SALTER 1998 [218]). Analog zu den Chondrozyten variiert die biochemische Komposition der Matrix in den verschiedenen zonalen Schichten (AIGNER 2003 [3]; SALTER 1998 [218]).   Kollagene 2.3.1.2.1Es existieren verschiedene Kollagentypen, von denen das Kollagen Typ 2 im hyalinen Knor-pel mit 75 % bis über 95 % den größten Anteil ausmacht (EYRE 2006 [71]; HAGG 1998 [90]). Die Kollagenfasern bilden ein arkadenförmiges Netz (BENNINGHOFF 1925 [27]). Es schützt die Chondrozyten vor Belastung, bindet PGs und Glykoproteine, verankert das kartilaginäre Gewebe mit dem subchondralen Knochen und verleiht dem Knorpel Zugfestigkeit (BASSER 1998 [24]; FOX 2009 [75]; LI 2005 [151]; LU 2008 [159]; SALTER 1998 [218]). Zudem limitiert es das Schwellverhalten von Knorpelgewebe und ist somit unerlässlich für die Aufrechterhal-tung der Funktionalität des Knorpelgewebes (MAROUDAS 1976 [172]; MAROUDAS 1973 [176]; MAROUDAS 1977 [177]; MONONEN 2012 [185]; SCAPINO 1996 [224]).  Proteoglykane (PGs) 2.3.1.2.2Die PGs stellen etwa 10 % des Trockengewichts von Knorpel dar und sind über molekulare Wechselwirkungen an die Kollagenfibrillen gebunden (AIGNER 2003 [3]; MAROUDAS 1980 [174]). Sie bestehen zum Großteil aus Aggrekan. Daneben konnten eine Reihe weiterer PGs nachgewiesen werden, deren Anteil mit dem Alter und Verschleiß variiert (ARCHER 2003 [8]; 
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MAROUDAS 1980 [174]; SALTER 1998 [218]). Aggrekan besitzt neben einem Kernprotein eine große Anzahl von Seitenketten aus Glykosaminoglykanen, die stark negativ geladene Sulfat- und Carboxylgruppen aufweisen (LÜLLMANN-RAUCH 2012 [163]; SALTER 1998 [218]). Die Dichte der PGs und ihre negativ geladenen Seitenketten werden als FCD bezeichnet. Sie ziehen Kationen, wie Natrium, an und binden aufgrund des osmotischen Druckes eine be-trächtliche Menge Wasser (MOW 1998 [188]; SALTER 1998 [218]). Der Knorpel zeigt so ein spezifisches Schwellverhalten. Diese Hydratation wird durch das Kollagennetzwerk limitiert (LÜLLMANN-RAUCH 2012 [163]; MAROUDAS 1976 [172]; MAROUDAS 1977 [177]). PGs sind für die Kompressionsfähigkeit des Knorpelgewebes von signifikanter Bedeutung. Mit Abnahme des PG-Gehalts sinkt auch die Widerstandsfähigkeit bei Kompressionsbelastungen (AKIZUKI 1986 [4]; LE 2008 [142]).  Interstitielle Flüssigkeit 2.3.1.2.3Der Wassergehalt von Knorpel liegt etwa zwischen 70-80 % (AIGNER 2003 [3]). Der Wasser-gehalt hängt stark vom PG-Gehalt, den negativen Seitenketten, der gelösten Ionenkonzent-ration und der Intaktheit des kollagenen Fasernetzwerkes ab (LÜLLMANN-RAUCH 2012 [163]; MAROUDAS 1977 [177]). Neben der Nutrition kommt der Flüssigkeit eine wichtige Funktion bei der Widerstandskraft des Knorpelgewebes bei Kompression zu (MOW 1984 [191]). Aufgrund der unterschiedlichen biochemischen Komposition der Knorpelzonen variiert auch der Was-sergehalt (FOX 2009 [75]; SETTON 1993 [229]). Abbildung 6: Aufbau der EZM (nach LU 2008 [159]). Zusammenfassend formt die Interaktion des kollagenen Netzwerkes mit den PGs eine porö-se, solide Matrix. Die Zwischenräume sind mit gelösten Ionen und Wasser gefüllt. Die Dy-namik des Flüssigkeitsflusses, die molekulare Charakteristik und die Interaktion der Flüssig-keit und Makromoleküle bilden das Fundament der mechanischen Eigenschaften und mechanischen Integrität des artikulären Knorpels. 



Stand der Technik 

16 

 Zonale Schichtung 2.3.2Artikulärer Knorpel wird grundlegend in vier Zonen unterteilt, deren Gliederung durch den charakteristischen Lauf der Kollagenfasern definiert ist. Gemäß der histologischen Arkaden-struktur von BENNINGHOFF 1925 laufen die Knorpelfasern in der oberflächlichen Zone tangen-tial, neigen sich in der Übergangszone und ordnen sich schließlich senkrecht zur Knorpel-oberfläche an (BENNINGHOFF 1925 [27]). Zudem differieren Form und Größe der Chondrozyten sowie der PG-Gehalt in den verschiedenen Zonen (Abbildung 7; Tabelle 10 (Anhang Seite 121)) (FOX 2009 [75]; POOLE 1997 [211]; SALTER 1998 [218]).  Oberflächliche Zone/Tangentiale Zone 2.3.2.1Etwa 10-20 % der Knorpeldicke werden von der oberflächlichen Zone bestimmt. Sie besteht vorwiegend aus ellipsoiden, dicht angeordneten Chondrozyten und einem hohen Wasser- und Kollagenanteil. Hier sind die Kollagenfibrillen parallel zur Oberfläche gerichtet und ge-währleisten so hohe Zugfestigkeit und Widerstandsfähigkeit gegenüber Scherkräften (FOX 2009 [75]; SALTER 1998 [218]; VENN 1977 [260]).  Übergangszone/Mittlere Zone 2.3.2.2Hinsichtlich Morphologie und Matrixkomposition bildet diese Zone einen Übergang von der oberflächlichen zur radiären Knorpelschicht. Sie besitzt eine höhere Zelldichte und -größe, und ist wesentlich dicker als die oberflächliche Zone (40-60 %). Die Orientierung der Kol-lagenfasern scheint zufällig angeordnet zu sein (FOX 2009 [75]; SALTER 1998 [218]).  Radiäre Zone/Tiefe Zone 2.3.2.3Die radiäre Zone weist den niedrigsten Flüssigkeitsgehalt, den höchsten PG-Gehalt sowie die höchste FCD und die dicksten Kollagenfasern auf. Die Kollagenfasern wie auch die 
Abbildung 7: Strukturelle Anordnung der Zellen (links) und Kollagenfasern (Mitte) in der ober-flächlichen, mittleren und tiefen Zone. Histologischer Querschnitt (rechts) (nach ATHANASIOU 2010 [13]; MOW 2005 [192]). 
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Chondrozyten, die in Säulen gruppiert vorliegen, nehmen einen senkrecht zur Oberfläche gerichteten Verlauf (FOX 2009 [75]; MAROUDAS 1968 [171]; POOLE 1997 [211]; VENN 1977 [260]). Ihre Funktion dient der Verankerung von nicht-kalzifiziertem und kalzifiziertem Knor-pelgewebe. Die beiden Zonen werden histologisch durch eine deutliche Linie, der Tidemark, getrennt (FOX 2009 [75]; SALTER 1998 [218]).  Kalzifizierte Zone 2.3.2.4Der Gelenkknorpel ist über eine dünne Übergangsschicht, der kalzifizierten Knorpelzone, mit dem subchondralen Knochen konnektiert. Chondrozyten der kalzifizierten Zone könnten eine wichtige Rolle bei der Regulierung der Mineralisation spielen (GANNON 1991 [79]; SALTER 1998 [218]).  Aus der inhomogenen zonalen Schichtung des Knorpelgewebes resultieren tiefenabhängige mechanische Eigenschaften (BUCKLEY 2010 [37]; LI 2000 [152]; SCHINAGL 1997 [225]; TREPPO 2000 [258]).  2.4 Osteoarthrotischer Gelenkknorpel  Makroskopische Veränderungen 2.4.1Bei OA verändert sich die strukturelle Zusammensetzung des Gelenkknorpels. Ein Frühzei-chen ist die Erweichung der oberflächlichen Zone (HOLLANDER 1995 [97]; HOSSEINI 2013 [99]). Kleine Fissuren führen schließlich zur Auffaserung der Oberfläche und setzen sich in tiefere Knorpelzonen fort (PRITZKER 2006 [212]; STOCKWELL 1983 [244]). Die vermehrte Be-lastung des subchondralen Knochens bewirkt eine strukturelle Adaptation durch Sklerosie-rung und Bildung von Osteophyten und Zysten (AIGNER 2003 [3]; KELLGREN 1957 [119]; PRITZKER 2006 [212]).  Mikroskopische Veränderungen 2.4.2Auch bei makroskopisch intakter Oberfläche können mikroskopisch bereits Zellnekrosen, eine Zerstörung der extrazellulären Matrix und eine Freilegung und Veränderung der Orien-tierung der oberflächlichen Kollagenfibrillen nachgewiesen werden (FRANZ 2001 [76]; PRITZKER 2006 [212]; STOCKWELL 1983 [244]). Daneben sind die ersten Zeichen osteoarthro-tischer Veränderungen der Untergang von Chondrozyten, eine Abnahme der Dicke der ober-flächlichen Zone und eine verminderte Anfärbbarkeit der PGs in der oberflächlichen Zone (DESROCHERS 2012 [58]; PRITZKER 2006 [212]). In den tieferen Schichten führen Repara-turmechanismen zu einer vermehrten Produktion von strukturell veränderten PGs (MCDEVITT 
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1976 [179]). Des Weiteren differiert die Synthese der Kollagentypen und somit die Komposi-tion von pathologischem und gesundem Knorpelgewebe (EYRE 2006 [71]). Ein Fortschreiten der OA bewirkt zudem den Verlust der zonenspezifischen strukturellen Anordnung der Chondrozytensäulen, die Ausbildung tiefer reichender Fissuren, die Zerstörung der Kollagen-fibrillen und der PGs in den tieferen Knorpelschichten, die Ausbildung von Zysten sowie die Exposition und das Remodelling des subchondralen Knochens (COOK 2010 [55]; PRITZKER 2006 [212]).  Biochemische Veränderungen 2.4.3Ein biochemisches Frühzeichen von degenerativ verändertem Gelenkknorpel ist der ver-mehrte Wassergehalt und das vermehrte Schwellverhalten. Ursache ist der Verlust des in-takten Kollagennetzwerks der oberflächlichen Zone und somit die verminderte Limitierung des Schwellverhaltens kartilaginären Gewebes (ALTMAN 1984 [6]; MAROUDAS 1973 [176]; MAROUDAS 1977 [177]; MUIR 1977 [194]). Durch die differierende Kollagenkomposition und die Freilegung der tangentialen Kollagenfibrillen verlieren die Kollagenfasern an Zugfestigkeit (AKIZUKI 1986 [4]). Des Weiteren kann ein verminderter PG-Gehalt beobachtet werden (PRITZKER 2006 [212]; ROBERTS 1986 [215]). Zudem induziert ein veränderter Metabolismus der Chondrozyten eine Dysbalance zwischen Metalloproteasen, Aggrecanasen und Inhibito-ren zu Gunsten der katabolen Enzyme und somit den weiteren proteolytischen Abbau der PGs (BLAIN 2001 [31]; DEAN 1989 [57]; SAUERSCHNIG 2014 [223]).  Diagnostik 2.4.4Die makroskopischen Zeichen der OA können mittels Röntgen, im Rahmen einer Arthrosko-pie oder im MRT, mikroskopische Veränderungen mittels histologischer Untersuchungen evaluiert werden (COOK 2010 [55]; HEMPFLING 2007 [95]; KELLGREN 1957 [119]; MCKEON 2009 [180]; PRITZKER 2006 [212]; XIA 2013 [271]).  Röntgen  2.4.4.1Röntgenmorphologisch stellen Gelenkspaltverschmälerung, vermehrte subchondrale Sklero-sierung, Ausbildung von Osteophyten und Zysten die Diagnosekriterien dar. Nach KELLGREN 1957 wird die Arthrose in vier Stadien eingeteilt: 0 = keine Veränderung; 1 = zweifelhafte Veränderung; 2 = minimale Veränderung; 3 = mäßige Veränderung; 4 = ausgeprägte Verän-derung (KELLGREN 1957 [119]). 
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 Arthroskopie 2.4.4.2Die makroskopische Evaluierung der Knorpeldegeneration bei arthroskopischen Untersu-chungen erfolgt nach OUTERBRIDGE 1961 (OUTERBRIDGE 1961 [205]). Heutzutage verwendet man eine modifizierte Klassifikation, die auf die MRT-Bildgebung übertragen werden kann. Es werden ebenfalls vier Arthrose-Stadien unterschieden: 0 = normaler Knorpel; 1 = Erwei-chung und Schwellung bei intakter Oberfläche; 2 = oberflächliche Fissurenbildung (<50 % der Knorpeldicke); 3 = tiefe Risse (>50 % der Knorpeldicke); 4 = Exposition des subchondra-len Knochens (Eburnisation) (BAJAJ [19]; LINK 2011 [154]; MCKEON 2009 [180]).  Histologie 2.4.4.3MANKIN 1971 entwickelte eine histopathologische Klassifikation der morphologischen Verän-derungen bei OA. Sein Scoring System inkludiert strukturelle und zelluläre Knorpelbestand-teile, das Färbeverhalten der Matrixkomponenten und die Intaktheit der Tidemark (Tabelle 11 (Anhang Seite 121)) (MANKIN 1971 [168]). Als Färbemittel wird Safranin O verwendet, da die Intensität hoch mit dem PG-Gehalt korreliert. Aktuell werden Empfehlungen zur histologi-schen Evaluierung der OA erarbeitet (COOK 2010 [55]; LITTLE 2010 [156]; PRITZKER 2006 [212]). 2.5 Mechanische Eigenschaften des artikulären Knorpels  Definitionen 2.5.1Um die biomechanischen Charakteristiken von Knorpelgewebe zu verstehen, sollen in die-sem Kapitel die Grundlagen der mechanischen Begrifflichkeiten geklärt werden.  Steifigkeit 2.5.1.1Die Steifigkeit beschreibt die Fähigkeit eines Materials, sich Deformation entgegenzusetzen. Sie ist definiert als Kraft (F) pro Längenänderung (��. Die Steifigkeit eines Materials kann aus der Steigung im Kraft-Weg-Diagramm abgelesen werden und wird mit Newton (N)/Meter (m) oder N/Millimeter (mm) angegeben (BRINCKMANN 2000 [34]).  Dehnung 2.5.1.2Als Dehnung wird die relative Längenänderung eines Materials unter Belastung beschrieben:  ε = �� ���  (LAIBLE 2009 [141]). 
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 Spannung 2.5.1.3Die mechanische Spannung (σ) ist definiert als Kraft (F), die auf eine bestimmte Quer-schnittsfläche (A) wirkt, also als Kraft pro Flächeneinheit: σ (N/Quadratmeter (m²)) = F (N)/A (m²) = Pascal (Pa) (BRINCKMANN 2000 [34]; FUNG 1993 [78]).   Die charakteristischen Eigenschaften des Prüfmaterials können in einem Spannungs-Dehnungs-Diagramm dargestellt werden (Abbildung 8). Aus dem linearen Abschnitt des Spannungs-Dehnungs-Diagramms kann der E-Modul direkt abgelesen werden (KEMPSON 1971 [122]).  Die Dehnung steigt zunächst proportional zur Spannung an, nimmt jedoch ab einem materi-alspezifischen Spannungswert überproportional zu. Graphisch wird dies in einem Span-nungs-Dehnungs-Diagramm mittels einer Geraden veranschaulicht, welche nun von einem linearen Graphen abweicht. Ein Material ist elastisch, wenn es nach Wegnahme der Last seine ursprüngliche Form wiedererlangt. Ein Material verhält sich plastisch, wenn die Ver-formung nach Belastung irreversibel ist (BEER 2004 [26]; KORHONEN 2011 [133]). Abbildung 8: Spannungs-Dehnungs-Diagramm am Beispiel eines Zugversuchs an Kollagen-fasern (nach KORHONEN 2011 [133]). In der biomechanischen Testung werden Materialkennwerte (Moduli) gemäß ihrer Testbe-dingungen als Kompressionsmodul, Schermodul oder Zugmodul beschrieben. Auch variieren die Bezeichnungen hinsichtlich des Abschnitts im Spannungs-Dehnungs-Diagramm (KORHONEN 2011 [133]).  E-Modul (E) 2.5.1.4Der anfänglich lineare Anstieg der Dehnung (�) in Abhängigkeit der Spannung (	) wird als E-Modul (E) bezeichnet. Hier folgt die Dehnung dem Hookeschen Gesetz und steigt proportio-nal zur Spannung  
 �  	/�. 
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Ist eine hohe Spannung für eine bestimmte Dehnung erforderlich, besitzt das Material einen hohen E-Modul. Es wird gemeinhin als „steif“ bezeichnet, während ein niedriger E-Modul „weiches“ Gewebe charakterisiert (BEER 2004 [26]; BRINCKMANN 2000 [34]; KORHONEN 2011 [133]).  Der E-Modul für Knorpel kann direkt aus einem unconfined Kompressionsversuch bestimmt werden. Bei Indentationsversuchen kann der E-Modul aus dem Indentorradius, der Knorpel-höhe, der Steigung aus dem Equilibrium-Spannungs-Dehnungs-Diagramm, der Poisson-Zahl und einem Skalierungsfaktor berechnet werden (HAYES 1972 [94]; JURVELIN 1990 [109]; KEMPSON 1971 [122]; KORHONEN 2002 [132]).  Aggregat-Modul (Ha) 2.5.1.5Der Aggregat-Modul ist eine Maßeinheit für die Steifigkeit von Knorpelgewebe im Equilibrium während eines confined Kompressions- und Indentationsversuchs. Er beschreibt somit die Steifigkeit der soliden Matrix, wenn kein Flüssigkeitsfluss mehr stattfindet. Er ist umso höher, je steifer das Gewebe ist (MANSOUR 2003 [169]). Der Aggregat-Modul kann direkt aus einem confined Kompressionsversuch oder indirekt über eine Formel aus einem Indentationsversuch bestimmt werden (ARMSTRONG 1982 [9]; KORHONEN 2002 [132]).  Schermodul/Schubmodul 2.5.1.6Unter Schubmodul versteht man eine Materialkonstante, die die elastische Deformation ei-nes Materials infolge einer Scherkraft, also einer tangential zur Oberfläche wirkenden Kraft, beschreibt (DRANSFELD 2005 [61]). Er wird Equilibrium Schermodul genannt, wenn er wäh-rend des Equilibriums des Knorpels bestimmt wird.   Poisson-Zahl (v) 2.5.1.7Die Poisson-Zahl beschreibt das negative Verhältnis zwischen relativer lateraler Ausdehnung und relativer axialer Längenänderung. Wird also auf ein Material eine axiale Kraft angelegt, dehnt es sich nicht nur in Kraftrichtung, sondern auch seitlich aus (BEER 2004 [26]; DRANSFELD 2005 [61]). Sie kann direkt optisch aus einem unconfined Kompressionsversuch bestimmt werden (JURVELIN 1997 [111]).  Hydraulische Permeabilität (K) 2.5.1.8Als hydraulische Permeabilität wird die Durchlässigkeit eines Gewebes für Flüssigkeiten be-zeichnet. Bezogen auf kartilaginäres Gewebe beschreibt die Permeabilität die Durchlässig-keit der Matrix für den Flüssigkeitsstrom. Sie ist abhängig von der Porosität und der Poren-größe, die im Knorpel relativ gering ist (MAROUDAS 1968 [171]). Die Permeabilität variiert mit 
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dem Ionengehalt und der Zusammensetzung der flüssigen Phase und nimmt zu den tieferen Knorpelschichten hin ab (BOSCHETTI 2004 [32]; MAROUDAS 1968 [171]). Bei Kompression und mit der Dauer der Kompressionsbelastung verringert sich die Permeabilität (TORZILLI 1976 [255]). Die Eigenschaften der intrinsischen, flussunabhängigen Matrix werden mit Hilfe des E-Moduls, des Aggregat-Moduls, des Schermoduls und der Poisson-Zahl beschrieben. Die Eigenschaften der flüssigen Phase werden durch die Permeabilität bestimmt (MANSOUR 2013 [170]).  Kriechen 2.5.1.9Wird auf einen Körper eine konstante Spannung ausgeübt, verformt sich der Körper kontinu-ierlich. Dieser Vorgang wird als Kriechen bezeichnet (Abbildung 9). Knorpelgewebe zeigt Kriechverhalten, wenn unter einer konstanten Belastung so lange Wasser in unbelastete Knorpelregionen und den artikulären Spalt gedrückt wird, bis sich ein Gleichgewicht zwi-schen Belastung und osmotischem Druck eingestellt hat. Der Knorpel befindet sich im Equilibrium und wird unter der konstanten Last nicht mehr tiefer eingedrückt (KEMPSON 1971 [122]; MOW 1989 [189]; MOW 2002 [190]).  Abbildung 9: Schematische Darstellung des Kriechens: A) Über eine definierte Zeit wird eine konstante Last (Spannung) aufgebracht und gehalten. B) Das Prüfgewebe wird dabei eingedrückt bis sich ein Gleichgewicht zwischen Belastung und Gegenkräf-ten einstellt. Die Dehnungskurve erreicht ein Plateau: Das Gewebe wird nun nicht weiter eingedrückt.  Relaxation  2.5.1.10Wird ein Material, wie artikulärer Knorpel, plötzlich gedehnt und die Dehnung konstant gehal-ten, verringern sich die hierdurch entstandenen Spannungen kontinuierlich bis sich ein Gleichgewicht zwischen Deformationskraft und den Spannungen einstellt. Dieses Phänomen nennt man Relaxation (Abbildung 10) (MOW 2002 [190]; MOW 1980 [193]; OERTEL 2008 [203]). 
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 Abbildung 10: Schematische Darstellung der Relaxation: A) Über eine definierte Zeit wird eine konstante Dehnung aufgebracht und gehalten. B) Das Prüfgewebe zeigt da-bei einen Spannungsabfall bis sich ein Gleichgewicht zwischen Dehnung und Ge-genkräften einstellt. Die Spannungskurve erreicht ein Plateau: Das Gewebe wird nun nicht weiter deformiert. Wird Knorpelgewebe nach einer Dehnungs- oder Spannungsbelastung wieder entlastet, so zeigt es Hystereseverhalten.   Hysterese 2.5.1.11Hysterese beschreibt das verzögerte Wirken einer verursachenden veränderlichen Kraft (FUNG 1993 [78]). Das Materialverhalten hängt also auch von den vergangenen Belastungen und nicht nur von der gegenwärtigen Belastung ab. Somit nehmen Belastungs- und Entlas-tungskurve nicht denselben Verlauf. Ursache ist der Energieverlust durch Reibungskräfte innerhalb des Gewebes. Die Hysterese, oder auch der Energieverlust, ist durch die Fläche unter der Spannungs-Dehnungs-Kurve veranschaulicht (Abbildung 11) (BIECHLER 2013 [30]).  Abbildung 11: Schematische Darstellung einer Hysteresekurve.  Erholungsverhalten 2.5.1.12Das Erholungsverhalten beschreibt den Wegverlauf der Knorpeloberfläche bei Entlastung, also das Wiederaufrichten des Knorpels nach Belastung durch den Rückstrom von Flüssig-keit (Abbildung 12) (KEMPSON 1971 [122]; MOW 2002 [190]; TORZILLI 1976 [255]). Entlastetes 
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Knorpelgewebe zeigt hierbei im Gegensatz zu ideal-viskoelastischen Materialen eine zeit-verzögerte Rückstellung. Das Erholungsverhalten von artikulärem Knorpel nach Entlastung kann bis zur vollständigen Herstellung des Ausgangsvolumens mehrere Stunden (h) dauern (ECKSTEIN 1999 [67]; FUNG 1993 [78]; O’CONNELL 2011 [200]; VAN DER VEEN 2007 [259]). Die Fähigkeit zur Wiederaufrichtung nach Belastung liegt in der Elastizität der soliden Matrix und im Schwellverhalten des Knorpels begründet (s. u.) (MOW 2002 [190]; TORZILLI 1976 [255]). Abbildung 12: Schematische Darstellung einer Kriecherholung. Während des Kriechens wird der Knorpel zunehmend komprimiert, bei Entlastung richtet der Knorpel seine ur-sprüngliche Höhe (h) wieder auf, man spricht von Erholung.   Schwellverhalten 2.5.1.13Das Schwellverhalten von Knorpelgewebe wird durch die hohe Dichte der negativ geladenen Seitenketten der PGs hervorgerufen. Die Dichte der negativen Ladungen dieser Seitenketten wird als FCD bezeichnet. Um die Ladung auszugleichen, werden frei mobile Kationen, wie Na+, angezogen, um die Elektroneutralität aufrecht zu erhalten. Den Kationen folgt aufgrund des osmotischen Druckgradienten Wasser passiv nach. Diese Hydratation, also das Schwell-verhalten, wird durch das Kollagennetzwerk limitiert (BADER [17]; BASTIAANSEN-JENNISKENS 2008 [25]; LÜLLMANN-RAUCH 2012 [163]; MAROUDAS 1968 [171]; MAROUDAS 1976 [172]; MAROUDAS 1977 [177]; SALTER 1998 [218]). Das Knorpelgewebe befindet sich somit auch im unbelasteten Zustand in Vorspannung (SETTON 1999 [228]). Diese durch das Schwellverhal-ten bedingte Vorspannung des Kollagennetzwerkes beträgt in unbelastetem bovinem, adul-tem Knorpel etwa 25 kPa, in humanem Knorpel etwa 35 kPa (HAN 2011 [91]).    Zusätzlich zu den Eigenschaften der soliden Matrix kommt auch dem Schwellverhalten eine entscheidende Funktion bei der Widerstandsfähigkeit gegen Kompressionsbelastung zu (LE 2008 [142]; MOW 1998 [188]). Der osmotische Druck trägt im Equilibrium neben der soliden Matrix zwischen 13 % und 22 % zur Widerstandsfähigkeit gegen die Belastung bei (SUN 2004 [249]). Untersuchungen zeigen, dass Knorpelgewebe in hypotonen Lösungen Wasser aufnimmt und in hypertonen Lösungen Flüssigkeit an die Umgebung abgibt (EISENBERG 1985 [68]; FLAHIFF 2002 [73]; NARMONEVA 2002 [195]; SETTON 1999 [228]). Das Schwellverhalten 



Stand der Technik 

25 

kann auch durch Be- und anschließende Entlastung untersucht werden (MOW 1989 [189]; STEINMEYER 1999 [243]).   Knorpelmodelle 2.5.2Knorpelgewebe ist ein anisotropes und inhomogenes Gewebe (JURVELIN 2003 [112]; ZHANG 2008 [274]). Inhomogen bedeutet, dass sowohl seine Struktur als auch seine mechanischen Eigenschaften tiefenabhängig sind (CHEN 2001 [49]; KORHONEN 2008 [130]; MCLEOD 2013 [181]; MOW 2002 [190]; SCHINAGL 1997 [225]; WILSON 2005 [266]; WU 2002 [270]). Ein Mate-rial ist anisotrop, wenn es richtungsabhängige Eigenschaften besitzt. Die oberflächliche Zone weist beispielsweise eine hohe Zugfestigkeit, jedoch einen geringen E-Modul unter Kom-pression auf (HUANG 2003 [100]; SCHINAGL 1997 [225]).  Elastisches Modell 2.5.2.1Frühe Modelle beschreiben kartilaginäres Gewebe als isotrop und elastisch. Dieses Modell kann jedoch lediglich das initial elastische Verhalten und das Verhalten im Gleichgewichts-zustand beschreiben (HAYES 1972 [94]; MAK 1987 [167]). Gelenkknorpel kann hingegen als multiphasisches Gewebe aufgefasst werden (LI 1999 [153]; LU 2010 [161]).  Daher entwickelte man später verschiedene Ansätze, um das zeitabhängige, nichtlineare Kriech- und Spannungsrelaxationsverhalten mittels viskoelastischen Modellen zu erklären (KEENAN 2013 [118]; MOW 1989 [189]; MOW 1980 [193]).  Viskoelastisches Modell 2.5.2.2Als Viskoelastizität wird ein sowohl elastisches als auch viskoses Materialverhalten definiert. Es zeigt bei konstanter Belastung oder Deformation eine zeitabhängige, nichtlineare Reakti-on (KEMPSON 1971 [122]). Zur Veranschaulichung viskoelastischer Materialien werden in der Literatur Feder-Dämpfersysteme verwendet. Hierbei symbolisiert die Feder elastisches Ver-halten und der Dämpfer viskoses Verhalten (Abbildung 13) (KORHONEN 2011 [133]; SOLTZ 2000 [238]).  Mehrere Wissenschaftler konnten zeigen, dass Knorpelgewebe neben viskoelastischem Ma-terialverhalten unter Druckbelastung Wasser verliert und wieder absorbiert, wenn es von Flüssigkeit umgeben ist. Somit inkludieren ideal viskoelastische Modelle nicht den interstitiel-len Flüssigkeitsfluss. Daher wurden diese Modelle durch verschiedene poro- und biphasi-sche Modelle erweitert (LI 1999 [153]; MOW 1980 [193]; STOKES 2011 [245]). 



Stand der Technik 

26 

 Biphasisches Modell 2.5.2.3Daraufhin wurde das biphasische Modell entwickelt, um den Einfluss des interstitiellen Flüs-sigkeitsstroms auf das mechanische Verhalten von Knorpel zu berücksichtigen (MAK 1987 [167]; MOW 1989 [189]; MOW 1980 [193]; SUH 1995 [247]).  Gemäß des biphasischen Modells existieren zwei Phasen: Eine flüssige, inkompressible Phase und eine feste, inkompressible, poröspermeable Phase. In den ersten Experimenten wird die feste Phase noch als streng elastisch und linear betrachtet (MOW 1980 [193]). Die flüssige Phase wird durch den Wassergehalt bestimmt. Flüssigkeit fließt durch die permeable Matrix, wenn aufgrund von mechanischen Deformationen ein Druckgradient entsteht. Die feste Phase wird durch den Gehalt an Kollagenen, Proteinen, hier vor allem den PGs, und Chondrozyten, hervorgerufen, also durch die porig-permeable Matrix (MAK 1987 [167]; MOW 1980 [193]). Aufgrund hoher Reibungswiderstände zwischen den PGs und der Flüssigkeit erfolgt ein moderater Flüssigkeitsfluss, der im Laufe der Zeit zunächst stark zunimmt. Die Last wird zunehmend von der flüssigen auf die makromolekulare, feste Phase transmittiert. Dies wird auch als Kriechen oder Spannungsrelaxation bezeichnet (GARNOV 2010 [80]; HUDELMAIER 2001 [102]; MOW 2005 [192]). Das biphasische Modell wurde später durch ein biphasisch-poroelastisches Modell erweitert (MAK 1987 [167]).  
Abbildung 13: Viskoelastische Modelle zur Veranschaulichung des biomechanischen Verhal-tens von Knorpelgewebe: A) Maxwell-Modell, B) Voigt-Modell, C) Kelvin-Modell (nach KORHONEN 2011 [133]; MOW 2005 [192]). 
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 Biphasisches poroelastisches Modell 2.5.2.4Das biphasische, poroelastische Modell berücksichtigt zusätzlich intrinsische, nichtlineare und viskoelastische Eigenschaften der Matrix (MAK 1987 [167]; SETTON 1993 [229]).  Gemäß dem poroelastischen Modell weist Gelenkknorpel zu Beginn einer Lastübertragung initial inkomprimierbares, elastisches Verhalten auf. Bei länger andauernder Druckbelastung wird die interstitielle Flüssigkeit durch die poröse Matrix gepresst (MAK 1987 [167]; SETTON 1993 [229]).   Triphasisches Modell 2.5.2.5Das triphasische Modell differenziert zudem die Ionenphase als dritte Phase, um den osmo-tischen Druck, den Ionentransport und andere elektrokinetische Aspekte zu berücksichtigen. Die Ionenphase, erzeugt durch die gelösten Elektrolyte in der interstitiellen Flüssigkeit, wird unter anderem für das Schwellverhalten von Knorpelgewebe verantwortlich gemacht (ATESHIAN 2004 [10]; LAI 1991 [140]). Es wurden noch weitere Modelle entwickelt, die bei-spielsweise auch das inhomogene sowie das mechanische Verhalten der Kollagenfasern berücksichtigen (GUPTA 2009 [88]; LI 2000 [152]).   Zusammenfassend formt die Interaktion des kollagenen Netzwerkes mit den PGs und deren Seitenketten eine poröse, solide Matrix. Die Zwischenräume sind mit gelösten Ionen und Wasser gefüllt (SALTER 1998 [218]). Initial nach Lastapplikation kann Knorpelgewebe als monophasisches, elastisches Material angesehen werden (MAK 1987 [167]). Die Last wird nahezu ausschließlich von der flüssigen Phase getragen. Dabei erlaubt die relativ geringe Porengröße der permeablen Matrix nur den Durchtritt von Wasser unter Entstehung hoher Reibungskräfte (LU 2008 [159]). Folglich reichern sich die Proteine und Polysaccharide unter Kompression in der verbleibenden Flüssigkeit an (TORZILLI 1976 [255]). Der Flüssigkeitsfluss verläuft nichtlinear (LU 2008 [159]). Schließlich wird die Last auf die solide Matrix transmittiert (MOW 2002 [190]; MOW 1980 [193]). Nach Entlastung zeigt das Knorpelgewebe Erholungs-verhalten, es richtet sich wieder auf (KEMPSON 1971 [122]; MOW 1989 [189]; TORZILLI 1976 [255]). Die Erholung erfolgt aufgrund des Schwellverhaltens des Knorpels, hervorgerufen durch die FCD und dem osmotischen Gradienten. Zudem kommen dem Schwellverhalten und weiteren elektromechanischen Prozessen eine entscheidende Rolle bei der Wider-standsfähigkeit gegen Kompressionsbelastung zu (BADER [17]; LÜLLMANN-RAUCH 2012 [163]; MAROUDAS 1968 [171]; MAROUDAS 1976 [172]; MAROUDAS 1977 [177]; SALTER 1998 [218]).  
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 Mechanische Kennwerte 2.5.3Bei Knorpelgewebe wurde ein E-Modul zwischen 0,45 und 0,80 MPa gefunden. Der E-Modul von Stahl liegt beispielsweise bei 200 Gigapascal (GPa), für Holz bei ungefähr 10 GPa und für Meniskus zwischen 0,1 bis 0,6 MPa (MANSOUR 2003 [169]). Nach GUILAK 1999 liegt der E-Modul von isolierten Chondrozyten bei etwa 0,6 kPa (GUILAK 1999 [86]).  Knorpeldicke, Steifigkeit, Poisson-Zahl, Permeabilität und Komposition der Matrix, Höhe der Dehnung/Last und die Belastungsfrequenz nehmen Einfluss auf die Charakteristik des Flüs-sigkeitsflusses. Somit resultieren unterschiedliche Spannungs-Dehnungs-Kurven aus unter-schiedlichen Dehnungsraten (LI 2003 [149]; MOW 1984 [191]).  Der Aggregat-Modul humaner Femurkondylen liegt lateral bei 0,70 MPa (SA 0,23 MPa) und medial bei 0,49 MPa (SA 0,11 MPa), in der Trochlea bei 0,53 MPa (SA 0,09 MPa) und in der Patella bei 0,42 MPa (ATHANASIOU 1991 [14]; FROIMSON 1997 [77]). Der E-Modul unter Kompression beträgt zwischen 0,13 und 1,91 MPa (confined Kompressi-on) in der humanen Patella (ARMSTRONG 1982 [9]). Der Zugmodul variiert in Abhängigkeit der Testlokalisation und der zonalen Schicht zwischen 0,93 MPa (SA 0,42 MPa; Trochlea; tiefe Zone) und 20,67 MPa (SA 3,01 MPa; Trochlea; oberflächliche Zone) (AKIZUKI 1986 [4]). Die Permeabilität in der humanen Patella variiert zwischen 0,05 und 1,95 x 1014 m4/Ns (ARMSTRONG 1982 [9]). In der lateralen Femurkondyle liegt sie bei 1,18 x 1015 m4/Ns (SA 0,21 x 1015 m4/Ns), in der medialen Femurkondyle bei 1,14 x 1015 m4/Ns (SA 0,16 x 1015 m4/Ns) und in der Trochlea bei 2,17 x 1015 m4/Ns (SA 0,73 x 1015 m4/Ns) (ATHANASIOU 1991 [14]). Die Poisson-Zahl variiert zwischen 0,15 (SA 0,04) in der Patella und 0,30 (SA 0,07) in der medialen Tibia (KIVIRANTA 2006 [126]). Die durch den osmotischen Druck bedingte Vorspannung des Kollagennetzwerkes liegt in unbelastetem bovinem Knorpel bei etwa 25 kPa, in humanem Knorpel bei etwa 35 kPa (HAN 2011 [91]). Mehrere wissenschaftliche Arbeiten konnten jedoch eine starke Varianz in den mechani-schen Eigenschaften im Interspeziesvergleich, den unterschiedlichen Gelenken und den Lo-kalisationen innerhalb eines Gelenks postulieren (Tabelle 12 (Anhang Seite 121)) (ADAM 1998 [2]; COHEN 1999 [52]; FROIMSON 1997 [77]; JURVELIN 2000 [110]; KEMPSON 1971 [124]; KIVIRANTA 2006 [126]; LYYRA-LAITINEN 1999 [165]; SONG 2006 [239]; SWANN 1993 [250]). 
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2.6 Mechanische Eigenschaften des arthrotischen Knor-pels Arthrotisches Knorpelgewebe weist veränderte biomechanische Eigenschaften auf (Tabelle 1 Seite 30).  Steifigkeit 2.6.1Aufgrund des geringeren PG-Gehalts und der erhöhten Permeabilität zeigt arthrotischer Knorpel eine geringere Steifigkeit (APPLEYARD 2003 [7]; COOK 2010 [55]; KEMPSON 1970 [123]; KEMPSON 1971 [124]; MAROUDAS 1976 [173]; MAROUDAS 1973 [176]; PRITZKER 2006 [212]; ROBERTS 1986 [215]).  E-Modul 2.6.2Degenerativ veränderter Knorpel weist einen geringeren Kriechmodul auf (KEMPSON 1971 [124]; KLEEMANN 2005 [128]; ROBERTS 1986 [215]). JONES 1999 konnte keine Veränderung des E-Moduls der Chondrozyten in osteoarthrotischem Knorpelgewebe feststellen (JONES 1999 [104]). Die perizelluläre Matrix zeigt ebenfalls einen verringerten E-Modul (ALEXOPOULOS 2005 [5]).   Zugmodul/Schermodul 2.6.3Ebenfalls konnte eine Abnahme des Zugmoduls zwischen physiologischem und manifest arthrotischem Knorpel sowie mit zunehmendem Alter festgestellt werden (AKIZUKI 1986 [4]; KEMPSON 1982 [121]; ROBERTS 1986 [215]). Auch hierbei ergab sich eine Inhomogenität mit zunehmender Tiefe der zonalen Schichten (AKIZUKI 1986 [4]). Die Abnahme der Zugsteifig-keit im Laufe des Alters deutet auf einen Rückgang der Festigkeit des kollagenen Fasernet-zes hin (KEMPSON 1982 [121]). Es wurde auch eine Abnahme des Schermoduls nachgewie-sen (APPLEYARD 2003 [7]).   Permeabilität 2.6.4Die Permeabiliät verhält sich umgekehrt proportional zum PG-Gehalt. Arthrotischer Knorpel enthält weniger PGs, somit eine höhere Permeabilität (MAROUDAS 1976 [173]; MAROUDAS 1973 [176]; PRITZKER 2006 [212]; ROBERTS 1986 [215]). 
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 Poisson-Zahl 2.6.5Die Poisson-Zahl der perizellulären Matrix scheint unverändert zu sein (ALEXOPOULOS 2005 [5]).  Schwellverhalten 2.6.6Das Schwellverhalten von degenerativ verändertem Knorpelgewebe wurde in Ionenlösungen extensiv untersucht. Man konnte beweisen, dass leicht und schwer degenerativ veränderter Knorpel im Gegensatz zu gesundem Knorpel signifikant mehr Wasser aufnimmt. Man vermu-tet, dass dies aus der Zerstörung des Kollagennetzwerks resultiert, welches das Schwellver-halten in gesundem Knorpelgewebe limitiert (MAROUDAS 1973 [176]; MAROUDAS 1977 [177]; ROBERTS 1986 [215]). Tabelle 1: Überblick über die Veränderung der mechanischen Kennwerte von arthrotischem Knorpelgewebe. Mechanische Parameter Arthrotischer Knorpel E-Modul (Kompression)  Schermodul Zugmodul ↓ (KEMPSON 1971 [124]; KLEEMANN 2005 [128]; ROBERTS 1986 [215]) ↓ (APPLEYARD 2003 [7]) ↓ (AKIZUKI 1986 [4]; ROBERTS 1986 [215]) Schwellverhalten ↑ (MAROUDAS 1973 [176]; MAROUDAS 1977 [177]; ROBERTS 1986 [215]) Permeabilität ↑ (GUILAK 1994 [87]; MAROUDAS 1976 [173]; MAROUDAS 1973 [176]; SETTON 1999 [228])  2.7 Mechanische Testverfahren Es werden diverse Testverfahren zur Erhebung der Materialeigenschaften von artikulärem Knorpel in der bisherigen Literatur beschrieben (BADER [17]). Diese Versuche können ent-weder in vivo, also am lebenden Organismus, oder in vitro, also außerhalb des lebenden Organismus, durchgeführt werden (BADER [17]; ECKSTEIN 1999 [67]; LEE 2008 [146]). Neben der Charakterisierung von Knorpeleigenschaften wird die mechanische Testung im Tissue Engineering zur Stimulation biochemischer Prozesse und zur Verbesserung der mechani-schen Widerstandsfähigkeit künstlicher Knorpelregenerate eingesetzt (BUTLER 2000 [43]; GEMMITI 2006 [81]; LEE 2010 [143]; LEE 2006 [144]). 
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 In vivo Testverfahren 2.7.1  MRT 2.7.1.1Die Bildgebung mittels MRT ermöglicht beispielsweise neben der Bestimmung des Knorpel-volumens (3D gradient-echo), der Orientierung der Kollagenfasern (T2 Mapping) und des PG-Gehalts (dGEMRIC; T1rho), auch Aussagen über den Flüssigkeitsfluss zu treffen (Abbildung 14). Dies macht eine Differenzierung von gesundem und arthrotischem Gewebe möglich (BRAUN 2011 [33]; GOLD 2009 [83]; MATZAR 2013 [178]; NIEMINEN 2001 [198]). Zu-sätzlich zur Knorpelqualität kann die MRT-Bildgebung auch zur Evaluierung des biomecha-nischen Verhaltens von Knorpel herangezogen werden. So bestimmte die Forschergruppe um ECKSTEIN 1999 das Deformations- und Erholungsverhalten sowie den Flüssigkeitsaus-tausch von Kniegelenksknorpel (COLEMAN 2013 [53]; ECKSTEIN 2000 [65]; ECKSTEIN 1999 [67]; NISSI 2006 [199]; STANNARD 2013 [242]; WHEATON 2004 [265]).  Abbildung 14: MRT-Bilder zur Evaluierung der Knorpelqualität im Kniegelenk in A) 3D gradi-ent-echo, B) dGEMRIC, C) T2-mapping und D) T1rho-mapping (nach GOLD 2009 [83]; MATZAR 2013 [178]).  Arthroskopie 2.7.1.2Eine weitere, allerdings invasive  Evaluationsmöglichkeit der Qualität artikulären Knorpels in vivo ist die Untersuchung im Rahmen einer Arthroskopie (Abbildung 15). LYYRA 1999 entwi-ckelte hierbei einen Kompressionsversuch zur Ermittlung von Knorpeldicke und Steifigkeit im Kniegelenk (LYYRA 1999 [164]; TÖYRÄS 2005 [256]).  
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Abbildung 15: Schematische Darstellung der Charakterisierung der Indentationssteife von Knorpelgewebe mittels Arthroskopie am humanen Kniegelenk (nach SOBOTTA 2007 [237]).  In vitro Testverfahren 2.7.2Neben Zug-, Scher- und Torsionskräften wirken vorrangig Druckbelastungen auf den Kniege-lenksknorpel. In der biomechanischen Testung von Knorpelgewebe haben sich drei grundle-gende Prüfmethoden, der Kompressions-, der Torsions-/Scher- und der Zugversuch, etab-liert. Aufgrund der physiologischen Belastungsart des Gelenkknorpels und der fundierten Literaturlage wird auch in dieser Arbeit ein Kompressionsversuch durchgeführt. Das Testver-fahren wird in einem neuen Kapitel ausführlicher besprochen.  Zugversuch 2.7.2.1Beim Zugversuch werden Proben mit einer definierten Querschnittsfläche mit konstanter Ge-schwindigkeit auseinandergezogen. Hierdurch wird die Probe um einen konstanten Weg pro Zeiteinheit gedehnt und in einem Spannungs-Dehnungs-Diagramm aufgetragen. Dies kann entweder kraft- oder weggeregelt erfolgen. Bei Zugversuchen an Knorpelproben wird die ossäre Seite der Probe in eine feste Vorrichtung und der kartilaginäre Teil in eine achsenver-schiebliche Vorrichtung eingespannt (Abbildung 16). Aus dem anfangs linearen Abschnitt der Spannungs-Dehnungs-Kurve kann der E-Modul bestimmt werden (CEUNINCK 2004 [45]; LITTLE 2012 [155]).  Abbildung 16: Schematische Darstellung eines Zugtests an einer Knorpelprobe (nach CEUNINCK 2004 [45]), (hellgrau: Prüfplatte; weiß: Knorpel; rot: Knochen; dunkelgrau: Grundplatte). 
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 Scher-/Torsionstest 2.7.2.2Im Rahmen von Scher- und Torsionsversuchen können die Viskoelastizität und der Schub-modul von Knorpelgewebe bestimmt werden. Bei einem Scherversuch wird eine axiale Kraft auf eine Probe ausgeübt, wodurch eine Verschiebung der Platte parallel zum Knorpel resul-tiert. Im Torsionsversuch wird das Testobjekt hingegen unter einem definierten Drehmoment um eine Achse verdreht (Abbildung 17) (CEUNINCK 2004 [45]).  Kompressionsversuch 2.7.3Ein Kompressionsversuch ist ein Versuch, bei dem das mechanische Verhalten bei Druckbe-lastung geprüft wird. Beim Kompressionsversuch haben sich analog zur Materialwissen-schaft drei grundlegende Prüfprinzipien etabliert: unconfined Kompression, confined Kom-pression und Indentation (Tabelle 13 (Anhang Seite 122)) (LU 2008 [159]).  Unconfined Kompression 2.7.3.1Der Begriff unconfined deklariert einen Versuchsaufbau ohne geometrische Randbedingun-gen. Dies bedeutet, dass der Knorpel an seinen seitlichen Rändern frei positioniert ist. Dabei wird die Kraft über eine undurchlässige, rigide Platte auf das Knorpelgewebe übertragen. Dieses kann sich dadurch seitlich ausdehnen (Abbildung 18) (CEUNINCK 2004 [45]). 
Abbildung 17: Schematische Darstellung eines Scherversuchs (linkes Bild) und eines Tor-sionsversuchs (rechtes Bild) an einer Knorpelknochenprobe (hellgrau: Prüfplatte; weiß: Knorpel; rot: Knochen; dunkelgrau: Grundplatte). 
Abbildung 18: Schematischer Versuchsaufbau in unconfined Kompression an einer Knor-pelprobe (hellgrau: Prüfplatte; weiß: Knorpel; rot: Knochen; dunkelgrau: Grund-platte). 
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 Confined Kompression 2.7.3.2Im Gegensatz zur unconfined Kompression, wird bei der confined Kompression ein Ver-suchsaufbau mit geometrischen Randbedingungen gewählt (Abbildung 19). Der Knorpel wird an seinen seitlichen Begrenzungen umrandet. Ein Flüssigkeitsfluss ist hier nur durch eine poröse Platte möglich (ARMSTRONG 1982 [9]; LU 2008 [159]).        Indentation 2.7.3.3Das Indentationsverfahren, auch Eindrückversuch, stellt aufgrund der frei wählbaren Pro-bengeometrie die häufigste Messmethode der biomechanischen Eigenschaften von artikulä-rem Knorpel dar. Dabei wird über einen Prüfstempel eine Last oder Dehnung auf den Knor-pel aufgetragen (Abbildung 20). Auch hier wird während der Versuchsdauer der Kraft- und Wegverlauf über die Zeit aufgezeichnet. Unter Zuhilfenahme eines mathematischen Modells können so der Aggregat-Modul, die hydraulische Permeabilität, der E-Modul und die Pois-son-Zahl analysiert werden (MAK 1987 [167]; MOW 1989 [189]). Auch in dieser Arbeit soll der Eindrückversuch Anwendung finden.  Abbildung 19: Schematische Darstellung der confined Kompression (hellgrau: poröse Prüf-platte; weiß: Knorpel; rot: Knochen; dunkelgrau: Grundplatte und seitliche Begren-zung). 
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2.8 Prüfprotokolle Grundsätzlich finden in der Materialprüfung von Knorpelgewebe statische bzw. quasistati-sche und dynamische Prüfprotokolle Anwendung (Tabelle 14 (Anhang Seite 124)).  Statische Versuche 2.8.1Statisch bedeutet, dass entweder eine Dehnung oder eine Belastung über einen längeren Zeitraum konstant gehalten wird.  Kriechindentation 2.8.1.1In der Kriechindentation, bei der eine Kraft konstant gehalten wird, kann das Kriechverhalten des Knorpels untersucht werden (Abbildung 21). Dabei wird die Position der Knorpeloberflä-che, also die Dehnung, gemessen. Um einen Kontakt des Prüfstempels zur Knorpeloberflä-che zu gewährleisten, wird zur Präkonditionierung meist eine Vorlast aufgebracht. Die Dauer der Präkonditionierung und die Versuchsdauer sind entweder durch eine Zeitvorgabe oder durch das Erreichen eines Equilibriums, definiert als eine bestimmte Wegänderung pro Zeit, festgesetzt (BARKER 1997 [21]; KEENAN 2013 [118]) (Tabelle 15 (Anhang Seite 126)). Abbildung 21: Schematische Darstellung eines Kriechversuchs. Unter einer konstant gehal-tenen Spannung wird die Position der Knorpeloberfläche gemessen. Der Knorpel sinkt zunehmend ein, er zeigt Kriechverhalten.  Spannungsrelaxation 2.8.1.2Bei Spannungsrelaxationsversuchen wird positionsgeregelt eine bestimmte Dehnung kon-stant gehalten und die Spannung des Knorpelgewebes gemessen (Abbildung 22). Dabei werden entweder Lasten oder Dehnungen angefahren und der Stempel positionsgeregelt gehalten. So wird das Relaxationsverhalten des Knorpels, also die Spannung bis zur zu-nehmenden Einstellung eines Kräftegleichgewichts, untersucht. Dieses Gleichgewicht, ver-ursacht durch den Flüssigkeitsverlust und den entgegenwirkenden osmotischen Druck, kann wiederum als eine definierte Kraftänderung pro Zeit bestimmt oder der Versuch zeitlich be-
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grenzt werden (Tabelle 16 (Anhang Seite 127)).  Abbildung 22: Schematische Darstellung eines Spannungsrelaxationsversuchs. Unter Halten einer konstanten Position wird der Spannungsabfall des Knorpelgewebes gemes-sen. Der Spannungsabfall erfolgt durch das Auspressen der interstitiellen Flüssig-keit bis sich ein Gleichgewicht einstellt.   Quasistatische Prüfverfahren 2.8.1.3In quasistatischen Prüfprotokollen wird eine konstante Dehnung oder Kraft zunächst erhöht und anschließend für eine kürzere Zeit konstant gehalten. Statische bzw. quasistatische Ver-suche können auch als Rampenprofil durchgeführt werden. Dabei wird eine Dehnung oder eine Kraft schrittweise erhöht und jeweils wieder für eine bestimmte Zeit gehalten (Abbildung 23; Tabelle 14 (Anhang Seite 124)).  Abbildung 23: Schematische Darstellung eines Rampenprofils in einem quasistatischen Ver-such. Hierbei wird die Position nur für kurze Zeit gehalten und schließlich erhöht.  Dynamische Versuche 2.8.2  Zyklische Kompression 2.8.2.1Dynamische Belastungen können im Rahmen zyklischer Prüfungen, beispielsweise in Form von Sinusprofilen, durchgeführt werden. Im Gegensatz zur statischen Kompression kann bei 
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der dynamischen Kompression das Knorpelverhalten in Abhängigkeit von Zeit, Lastamplitude und Frequenz bestimmt werden (PARK 2004 [208]).   Impact Loading 2.8.2.2Eine weitere Möglichkeit der dynamischen Testung liegt in der Stoßbelastung, dem Impact Loading. In in vitro Versuchen wird eine definierte Dehnung oder Kraft auf den Knorpel mit relativ hoher Geschwindigkeit aufgebracht und sogleich wieder entfernt. Dies kann in Form einer einzigen supraphysiologischen Stoßbelastung oder in Form von wiederholten Stoßbe-lastungen untersucht werden. Aufgrund der zeitlichen Einschränkung kann kein Flüssigkeits-fluss stattfinden. In vivo Studien konnten belegen, dass wiederholtes Impact Loading zu de-generativen Veränderungen im Kniegelenk führt (BURGIN 2008 [41]; KOS 2011 [135]; STOLBERG-STOLBERG 2013 [246]).  Erholungsverhalten 2.8.3Aufgrund der methodischen Herausforderungen liegt in nur wenigen Publikationen der Fokus auf der Untersuchung des Erholungsverhaltens von Knorpelgewebe (Tabelle 17; Tabelle 18 (Anhang Seite 128 ff.)).  In vivo Studien 2.8.3.1Eine Untersuchungsmethodik stellt die Bildgebung mittels MRT dar. ECKSTEIN 1999 konnte so die Dickenzunahme des Knorpels im Kniegelenk nach statischen und dynamischen Be-lastungen zu verschiedenen Zeitpunkten aufzeichnen. Dieses Prüfsystem unterliegt aller-dings zeitlichen und auflösungsbedingten Limitationen. Zum einen aufgrund der Positionie-rung der Probanden in das MRT und zum anderen aufgrund der Dauer der Erstellung der Schnittbilder. Auch kann der Dickenverlauf während der Belastungen nicht mittels MRT be-stimmt werden (ECKSTEIN 1999 [67]).  In vitro Studien 2.8.3.2Bei den meisten in vitro Untersuchungen wird eine Dickenzunahme des Knorpels durch eine vollständige Entlastung observiert. Dies resultiert in einem Kontaktverlust des Indentors mit der Knorpeloberfläche. Somit kann zwar ein Erholungsverhalten des Knorpels beobachtet werden, der exakte zeitliche Verlauf lässt sich jedoch nicht bestimmen. In der bisherigen Li-teratur existieren nur wenige Publikationen, die im Rahmen eines Kriecherholungversuchs den exakten Dickenverlauf nach Belastung aufzeichnen. Der Ortsverlauf der Knorpeloberflä-che bis zur Erlangung der Ursprungsposition wird dabei kraftgeregelt bei einer möglichst ge-ringen Last detektiert oder muss völlig entlastet untersucht werden (ATESHIAN 1997 [11]; 
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ATHANASIOU 1994 [12]; ATHANASIOU 1991 [14]; GUILAK 1994 [87]; KEMPSON 1971 [122]; MOW 1989 [189]; SAUERLAND 2003 [221]; SAUERLAND 2007 [222]; SETTON 1993 [229]; STEINMEYER 1999 [243]). Auf dem Forschungsgebiet der Biomechanik von Bandscheiben rückt das Erho-lungsverhalten deutlich häufiger in den Fokus der Betrachtungen. Der Dickenverlauf wird dabei, entsprechend hoher physiologischer Vorlasten, mit einer relativ hohen Kraft von 20 N bestimmt (O’CONNELL 2011 [200]; VAN DER VEEN 2007 [259]).  Forschungsergebnisse 2.8.3.3Das Erholungsverhalten ist von der Höhe, Dauer und Art der Belastung, der Entlastung und den Rahmenbedingungen abhängig (FUNG 1993 [78]). Der Kurvenverlauf von Kriechen und Erholung ist nicht identisch (MOW 1989 [189]). Während das Kriechverhalten durch eine akti-ve Druckbelastung hervorgerufen wird, ist das Erholungsverhalten von passiver Diffusion infolge des osmotischen Drucks abhängig (BARKER 2001 [22]; SALTER 1998 [218]; TORZILLI 1976 [255]). Die Datenlage hinsichtlich der Fähigkeit einer vollständigen Erholung von Band-scheiben und artikulärem Knorpel ist widersprüchlich. Während MOW 1989 und VAN DER VEEN 2007 eine vollständige Erholung beobachten konnten, wurde in Studien von ATHANASIOU 1991 und ATESHIAN 1997 keine vollständige Erholung festgestellt (ATESHIAN 1997 [11]; ATHANASIOU 1991 [14]; MOW 1989 [189]; VAN DER VEEN 2007 [259]). Die Untersu-chung des Erholungsverhaltens ist essentiell, um wiederholt Experimente an derselben Prüf-stelle durchzuführen. Hinsichtlich des Tissue Engineering könnte das Erholungsverhalten der entscheidende Parameter sein, um eine langandauernde Qualität des Regenerats sicher zu stellen. Des Weiteren können so gesunder und degenerativer Knorpel unterschieden werden (MAROUDAS 1977 [177]). 2.9 Dickenbestimmung Man unterscheidet vier standardisierte Messmethoden zur Evaluierung der Dicke artikulären Knorpels. Diese können invasiv und nichtinvasiv erfolgen. Die optische Dickenbestimmung kann sowohl invasiv als auch nichtinvasiv durchgeführt werden. Nichtinvasive Verfahren stel-len die MRT-Bildgebung und der Ultraschall dar. Die Nadelindentation erfolgt hingegen inva-siv.  Optisch 2.9.1Invasiv kann die Dicke des Knorpels mittels Mikroskop bestimmt werden. Dabei wird an der Messstelle senkrecht zur Oberfläche eine Scheibe von 1 mm Durchmesser (d) aus der Knor-pelknochenprobe exzidiert. Die Messung der Knorpeldicke erfolgt mikroskopisch durch einen integrierten Maßstab (JURVELIN 1995 [113]; SUH 2001 [248]). Nichtinvasiv kann die Knorpel-
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dicke auch unter Verwendung eines Messschiebers ermittelt werden (STEINMEYER 1999 [243]). Bei dieser Methode kann jedoch nicht die Dicke der Messstelle selbst evaluiert wer-den. Zudem hängt sie von der Qualität des Untersuchers ab.   MRT 2.9.2Bei der Bildgebung mittels MRT werden Atomkerne durch Magnetfelder und elektromagneti-sche Wechselfelder angeregt. Hierdurch entstehen elektrische Signale, aus welchen compu-terunterstützt ein Bild produziert wird. Die Vorteile des MRTs liegen in der Anwendbarkeit in vivo und in vitro. Zudem wurde eine Vergleichbarkeit der Messergebnisse mittels MRT und Nadelindentation gefunden (KOFF 2010 [129]). Allerdings unterliegt sie den anderen Mess-verfahren hinsichtlich der Dauer, der verhältnismäßig schwachen Auflösung und den Kosten (ECKSTEIN 1997 [62]; ECKSTEIN 2005 [64]; ECKSTEIN 1999 [67]).  Ultraschall 2.9.3Eine vielversprechende Methode zur Dickenmessung in vitro scheint in der Ultraschalltechnik zu liegen. Dabei kann nichtinvasiv die Knorpeldicke von Proben in vitro bestimmt werden. Bei diesem Verfahren wird die Reflektion der Schallwellen an der Grenzfläche von Knorpel und subchondralem Knochen genutzt und die Laufzeit der Ultraschallwelle aufgezeichnet (ADAM 1998 [2]; CASTRIOTA-SCANDERBERG 1995 [44]; DISLER 2000 [59]; JURVELIN 1995 [113]; LAASANEN 2003 [138]; LEE 2008 [146]; MODEST 1989 [184]; NIEMINEN 2002 [197]; YAO 1999 [272]).  Nadelindentation 2.9.4Die Nadelindentation findet in der biomechanischen Testung zur Dickenbestimmung von Knorpelgewebe häufig Verwendung. Die Nadel wird dazu nach erfolgter mechanischer Tes-tung an der Kraftmessdose der Prüfmaschine installiert und mit einer konstanten Geschwin-digkeit auf Höhe der exakten Prüfstelle auf die Knorpel-Knochen-Probe abgesenkt. Sobald die Nadelspitze die Knorpeloberfläche durchdringt, wird eine geringe Kraft detektiert. Erreicht die Nadel die Tidemark, kann ein Kraftsprung verzeichnet werden. Anhand des zweigipfligen Kraftanstiegs und des Wegverlaufs kann die Dicke der Knorpelschicht ermittelt werden (Abbildung 24) (JURVELIN 1995 [113]; YAO 1999 [272]). 
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 Abbildung 24: Kraft-Weg-Diagramm einer typischen Nadelindentation (nach JURVELIN 1995 [113]). 2.10 Randbedingungen  Tiermodell 2.10.1Die biomechanische und histologische Testung findet zum einen am Tiermodell und zum anderen an humanem Knorpelgewebe Anwendung. Als Tiermodell dienen diverse Spezies wie Affen, Schweine, Hunde, Ziegen, Pferde, Schafe, Mäuse und Rinder, wobei boviner und humaner Knorpel die häufigsten Untersuchungsobjekte darstellen. Die Versuche werden meistens am Kniegelenk durchgeführt (Tabelle 19 (Anhang Seite 130)). In dieser Arbeit soll neben dem etablierten Rindermodell auch das Schafmodell Anwendung finden. Neben prak-tischen Vorteilen, wie einer unkomplizierten Haltung, sind Schafe ausreichend groß für die Gewinnung von Gewebe und für arthroskopische Eingriffe. Zudem ähnelt das Schaf in seiner biochemischen Komposition dem Menschen und soll sich in der Forschung der OA und im Tissue Engineering zunehmend etablieren (BURGER 2007 [40]; CHEN 2005 [48]; CHEVRIER 2009 [50]; STANNARD 2013 [242]).   Probengeometrie 2.10.2In in vitro Versuchen etablierten sich hinsichtlich der Probengeometrie mehrere Möglichkei-ten. Häufig werden in den bisherigen Publikationen Knorpelknochenzylinder (KKZ), Knor-pelzylinder oder in situ Präparate verwendet (Abbildung 25; Tabelle 20 (Anhang Seite 132)). Während in situ Proben näher an den physiologischen Bedingungen liegen, finden die Zylin-der bei operativen Transplantationsverfahren und dem Tissue Engineering weite Verbreitung (KATAKAI 2009 [115]; KLEEMANN 2006 [127]). Knorpel und subchondraler Knochen scheinen eine biomechanische Einheit zu bilden (RADIN 1970 [214]).  
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Abbildung 25: Schematische Darstellung der verwendeten Probengeometrien in in vitro Ver-suchen.  Lagerung/Einfrier- und Auftaumodalität  2.10.3Auch hinsichtlich der Randbedingungen von Einfrier- und Auftaumodalitäten herrscht hohe Diversität. Proben werden entweder frisch getestet oder bei etwa -20 °C oder -80 °C bis zum Versuchstag gelagert (Tabelle 22 (Anhang Seite 135)). GWYNN 2002 konnte zeigen, dass Einfrieren die Kollagenstruktur von artikulärem Knorpel nicht verändert (GWYNN 2002 [89]). CHANGOOR 2010 konnte belegen, dass eine Lagerung bei 4 °C für 6 Tage keinen Einfluss auf die biomechanischen und elektromechanischen Eigenschaften von Knorpelgewebe nimmt. Zudem zeigt ein Einfrierzyklus keine Auswirkungen auf die biomechanischen Charakteristika von hyalinem Knorpel (CHANGOOR 2010 [47]). Weitere Publikationen weisen darauf hin, dass eine Lagerung bei -80 °C die mechanische Charakterisierung von Knorpel beeinflusst (SZARKO 2010 [251]). Fraglich scheint der Einfluss zweier Einfrierzyklen, da hier die For-schungsergebnisse divergieren (ATHANASIOU 1991 [14]). Ebenso verändert die Auftaumodali-tät, v. a. bei hohen Temperaturen, möglicherweise die Testergebnisse (CHANGOOR 2010 [47]).  Indentorgeometrie 2.10.4Auch bezüglich des Materials, der Geometrie und der Größe des Prüfstempels zeigt sich eine starke Varianz in der bisherigen Literatur (Tabelle 21 (Anhang Seite 133)). Grundsätz-lich finden in der Materialforschung Pyramiden-, Kugel- und plane Zylinderindentoren Ver-wendung. Auf dem Gebiet der Knorpelforschung haben sich der Kugelindentor und der plane Zylinderindentor durchgesetzt. Rechteckige oder prismatische Indentoren finden lediglich vereinzelt Verwendung (Abbildung 26) (ROTHER 1995 [217]; SHARPE 2008 [231]). Es konnte dabei gezeigt werden, dass die Indentorgeometrie Einfluss auf die Messergebnisse nimmt (BAE 2006 [18]; ROTHER 1995 [217]). Die sphärische Indentorgeometrie eignet sich insbe-sondere für Testungen an dünnen Knorpeln, wie auch Schafsknorpel, da daraus eine gerin-gere Verletzbarkeit und eine geringere Abhängigkeit von der Knorpeldicke als beim planen 
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Indentor resultiert (BAE 2006 [18]; LYYRA-LAITINEN 1999 [165]). Ein Nachteil des Kugelinden-tors liegt jedoch in der nicht exakt bestimmbaren Kontaktfläche zwischen Knorpelgewebe und Prüfstempel und somit einer erschwerten Erhebung des E-Moduls. Abbildung 26: Schematische Darstellung eines Pyramiden-, Kugel- und Zylinderindentors über einem KKZ. Um eine Verletzung der Integrität des Knorpels durch den planen Indentor zu vermeiden und die Kontaktfläche exakt definieren zu können, findet in dieser Arbeit ein Zylinderindentor mit abgeflachten Seitenrändern Anwendung (Abbildung 27) (LU 2010 [161]; WARNER 2001 [264]). Abbildung 27: Schematische Darstellung des Zylinderindentors mit abgerundeten Ecken über einem KKZ. Hinsichtlich des Materials des Prüfstempels werden rigide Stahlindentoren und rigide, poröse Indentoren verwendet. Bei porösen Indentoren kann je nach Porengröße und Porosität ein freier Flüssigkeitsfluss an der Prüfstelle stattfinden (ATHANASIOU 1991 [14]; LI 2006 [150]). Um einen freien Fluss nach mehreren Versuchen gewährleisten zu können, wird eine Reini-gung via Ultraschallbad zwischen den Versuchen durchgeführt (LU 2004 [160]; MOW 1989 [189]).   Medium und Temperatur 2.10.5Die Versuche werden meist in Phosphat gepufferter Kochsalzlösung (PBS) durchgeführt. Bei einer langen Testdauer werden zudem Proteaseinhibitoren (PIs) hinzugefügt. Am häufigsten finden die Versuche bei Raumtemperatur statt (Tabelle 22 (Anhang Seite 135)).  
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 Material und Methoden 33.1 Testgerät Die Versuche wurden an einer Universalprüfmaschine „Tissue Charts“, einem neu entwickel-ten, hochdynamischen Prüfsystem zur Charakterisierung von biologischem Gewebe, durch-geführt (Abbildung 28). Diese ermöglichte erstmals die kontinuierliche Aufzeichnung des Wegverlaufs der Knorpeloberfläche unter kraftgeregeltem Halten einer minimalen Tastkraft von 0,01 N (FÖHR 2012 [74]). Über einen Gleichstrommotor (EC-max 22, maxon Motor) und einem Motorregler (EPOS2 50/5, maxon motor AG, Sachseln, Schweiz) wird mithilfe einer hochempfindlichen Kraftmessdose (AG, Sachseln, Schweiz) kraftgeregelt eine Last appli-ziert. Bei der Kraftregelung ist die Beschleunigung auf maximal 50 m/s² limitiert. Dies ge-währleistet einen kontinuierlichen Kontakt mit der Knorpeloberfläche. Der Wegverlauf der Knorpeloberfläche während Kriechen und Erholung wird durch einen externen optischen Verschiebungssensor mit einer Auflösung von ± 0,1 μm (LIC-4007, Heidenhain GmbH, Traunreut, Deutschland) aufgezeichnet. Die orthogonale Orientierung der Knorpeloberfläche und des Indentors wird durch einen Kipptisch erreicht, der eine Kippung von 20° in jede Rich-tung erlaubt. Die orthogonale Ausrichtung wurde mit zwei mikroskopischen Kameras über-prüft (DigiMicro 2.0, dnt GmbH, Dietzenbach, Deutschland). 
Abbildung 28: Prüfgerät „Tissue Charts“, mit welchem die Versuche dieser Arbeit durchge-führt wurden.    
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3.2 Vorversuche  Präparation der Proben 3.2.1Kniegelenke vom frisch geschlachteten Lamm wurden innerhalb von 6 h unter Verwendung einer chirurgischen Pinzette, einer anatomischen Pinzette und eines Skalpells präpariert (Abbildung 29). Zunächst wurde die Kapsel eröffnet, die Patella sowie die muskulären und ligamentären Strukturen entfernt und die tibiale und femorale Diaphyse mittels Blattsäge durchtrennt. Anschließend erfolgte die Entnahme von KKZ mittels Stanzen. In dieser Arbeit wurden drei verschiedene Stanzmethoden erprobt. Abbildung 29: Linkes Kniegelenk vom Lamm mit Skalpell, anatomischer und chirurgischer Pinzette.  Arthrex-Stanze 3.2.1.1Zunächst wurden KKZ mit einer herkömmlichen Arthrex-Stanze mit einem Innendurchmesser von 5 mm entnommen. Die osteochondralen Zylinder wurden durch Drehen gelöst und an-schließend herausgedrückt. Die Zylinder konnten oftmals nur mit Hilfe eines Hammers aus der Stanze entfernt werden, wodurch hohe Kompressionskräfte direkt auf die Knorpelober-fläche appliziert wurden. Da bei der Erhebung präziser mechanischer Messungen die Integri-tät des Knorpelgewebes gewährleistet sein muss und somit eine möglichst schonende Pro-bengewinnung im Vordergrund steht, wurde diese Methode verworfen.   Stanze mit seitlicher Öffnung 3.2.1.2Um eine knorpelschonende, für eine Kartographierung suffiziente und weniger aufwändige Probengewinnung zu erzielen, wurde eine weitere Methodik angewandt. Hierfür wurden Stanzen von 6 mm Durchmesser mit integrierter seitlicher Öffnung erworben (Abbildung 30 A und B), aus der die Proben mittels Pinzette und Trokar herausgenommen werden konnten. Es wurde eine Standbohrmaschine verwendet und die Stanze darin integriert. Diese Metho-
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dik wurde verworfen, da die Verwendung in großem Materialverlust resultierte und trotz Küh-lung mittels PBS eine hohe Hitzeentwicklung entstand. Hierdurch wurde das Knorpelgewebe bereits makroskopisch geschädigt (Abbildung 30 C). Abbildung 30: A) Standbohrmaschine und Stanze mit seitlicher Öffnung, B) eingespanntes Tibiaplateau, C) entnommene Stanze mit unsauberem Entnahmerand und durch Hitze zerstörtes Gewebe.  Bohrröhrchen 3.2.1.3In einer weiteren Methode wurde ein Bohrröhrchen mit 5 mm Innendurchmesser und ge-zahnten Enden verwendet (Abbildung 31). Die Stanzung der KKZ erfolgte ebenfalls an einer Standbohrmaschine (Abbildung 32) unter Befeuchtung mittels PBS. Die Bohrungen wurden in Femur und Tibia medial und lateral jeweils anterior, zentral und posterior durchgeführt. Im Femur wurde zusätzlich eine Stanze aus dem distalen Patellagleitlager entnommen. An-schließend wurde der Knochen 1 cm unterhalb der Knorpelschicht durchtrennt und die Zylin-der von der ossären Seite entnommen (Abbildung 33). Bei der Verwendung dieser Technik stand die Gewährleistung der absoluten Integrität des Knorpels im Fokus. Die Proben wur-den der Entnahmestelle entsprechend gekennzeichnet und in mit PBS gefüllten Eppendorf-Röhrchen bei -28 °C gelagert (Abbildung 34).    Abbildung 31: Bohrröhrchen aus Stahl (Innendurchmesser 5 mm) mit gezackten Enden. 
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Abbildung 33: Gewinnung der KKZ durch A) und B) knöchernes Absägen einer Femurkon-dyle und C) ossäre Entnahme. 
   
Bei der Verwendung dieser Stanztechnik verblieben bisweilen KKZ im Bohrröhrchen (Abbildung 35). Die Proben konnten nur destruktiv entfernt werden und mussten somit ver-worfen werden. Auch durch das Anschärfen der Bohrzacken mittels Feile konnte das Prob-lem nicht behoben werden. Dies führte zu fehlenden Proben, die für eine vollständige Karto-graphie der Knorpeloberfläche obligat sind. 
Abbildung 32: A) Frontalansicht der Standbohrmaschine, B) eingespanntes Femur, C) einge-spannte Tibia mit Bohrröhrchen. 
Abbildung 34: Dokumentation und Lagerung der KKZ von A) Femur und B) Tibia. 
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Abbildung 35: A) Eingespanntes Femur mit Verlust des lateralen, posterioren KKZ, B) im Bohrröhrchen verbliebener KKZ.  Statischer Kriecherholungsversuch 3.2.2In Vorversuchen an bovinen Rinderpatellae wurde in einem statischen Prüfaufbau ein Krie-cherholungsversuch durchgeführt. Das Prüfprotokoll wurde dabei an eine Publikation von MOW 1989 angelehnt. Er verwendete die Versuche, um mithilfe einer mathematischen For-mel den Kurvenverlauf des Knorpels in einem biphasischen Model vorherzusagen (MOW 1989 [189]). 2 Kniegelenke vom frisch geschlachteten Jungbullen (15 Monate) wurden vom Schlachthof mit intaktem Kapselgewebe akquiriert und innerhalb von 10 h freipräpariert. Anschließend erfolgte die Entnahme von KKZ (d = 5 mm; h = 8 mm) am distalen Patellagleitlager, am dis-talen anterolateralen Femur und am distalen posteromedialen Femur (n = 10). Diese wurden in Eppendorf-Röhrchen in PBS bei -28 °C bis zum Versuchstag eingefroren. Am Versuchstag wurde die Probe für 1 h in PBS bei Raumtemperatur aufgetaut und nach Einsetzen in die Probenaufnahme für weitere 15 Minuten (min) in der mit PBS gefüllten Probenkammer equilibriert. Die Knorpeloberfläche wurde unter Kamerasicht orthograd zum soliden Zylinder-stempel (d = 1,5 mm) ausgerichtet und kraftgetriggert eine Vorlast von 5,66 kPa (0,01 N; v = 0,7 mm/min) appliziert und 900 Sekunden (s) gehalten, um dem Knorpel ein Kriechgleichge-wicht zu ermöglichen. Nun erfolgte der Kriechversuch unter kraftgeregeltem Halten von 0,111 MPa (0,196 N) für 7200 s. Darauf wurde das Erholungsverhalten unter der Vorlast von 5,66 kPa unter Kraftregelung für 2600 s untersucht. Im Anschluss an den Kriecherholungs-versuch wurde eine Nadelindentation zur Dickenmessung an einer Stelle direkt neben der Indentationslokalisation durchgeführt. Hierfür wurde eine schräg angeschliffene Kanüle der Firma Braun mit einem Durchmesser von 0,9 mm geschwindigkeitsgeregelt mit 1 mm/min (7 rounds per minute (rpm)) auf einen Krafttrigger von 5 N gefahren und anschließend positi-onsgeregelt mit 5 mm/min (35 rpm) auf die Ausgangsposition zurückgefahren. Die Auswer-tung wurde gemäß JURVELIN 1995 durch das Ablesen des Wegverlaufs beim ersten Kraftver-
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zeichnis und beim Durchstoßen der Tidemark durchgeführt (Abbildung 36) (JURVELIN 1995 [113]).  In der Auswertung wurde die Erholung und das Kriechverhalten für die 1., 2., 30. und 60. s, im Zeitintervall bis 10 min minütlich und anschließend alle 5 min bestimmt. Analog wurde die Steigung der Kriech- und Erholungskurve in den Zeitintervallen 0-1, 0-2, 0-30, 30-60, 0-60 s, hierauf minütlich und schließlich im 5-Minuten-Intervall erhoben. Für die statistische Auswer-tung wurde der gepaarte T-Test zweier unabhängiger Proben gleicher Varianz verwendet und Kriechen und Erholung sowie die Steigungen zu den erhobenen Zeitpunkten verglichen. Abbildung 36: A) Typische Nadelindentation; Pfeil 1: Knorpeloberfläche; Pfeil 2: Durchbre-chen der Tidemark, B) Kamerasicht vor und C) während der Dickenmessung.  Zyklischer Kriecherholungsversuch 3.2.3In einem weiteren Vorversuch sollte der Verlauf der Knorpelerholung in vitro und in vivo ver-glichen werden. In einer 1999 veröffentlichten in vivo Studie ermittelte ECKSTEIN das Erho-lungsverhalten des humhanen Patellarknorpels nach Kniebeugen. Dabei wurde bei 7 Pro-banden ohne Symptome einer Gelenkerkrankung die Knorpeldicke der Patella nach 1 h körperlicher Ruhe mittels MRT-Bildgebung bestimmt. Danach ließ er 100 Kniebeugen bis zu einem Beugewinkel im Kniegelenk von 90° in etwa 3 min absolvieren. Anschließend erhob er erneut Daten mittels MRT in einem 10-Minuten-Zeitintervall von 3-7 bis 83-87 min nach Durchführung der Kniebeugen. Hierbei fand er heraus, dass der Knorpel 45 min benötigte, um 50 % seines Flüssigkeitsverlustes auszugleichen und mehr als 90 min, um sich vollstän-dig von den Kniebeugen zu erholen (ECKSTEIN 1999 [67]). Ziel dieser Studie war es, die in vivo Versuche im Rahmen unserer in vitro Bedingungen nachzustellen und die jeweiligen Ergebnisse hinsichtlich des Erholungsverhaltens des Knorpels zu vergleichen.  
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7 Patellae frisch geschlachteter Jungbullen (15 Monate) wurden innerhalb von 10 h aus in-takten Kniegelenken freipräpariert und bei -28 °C im Vakuumbeutel eingelagert. An den Ver-suchstagen wurde ein Präparat bei Raumtemperatur für 1 h aufgetaut und für 0,5 h in PBS gelegt, um einen Flüssigkeitsverlust auszugleichen. Anschließend wurden mittels Bohrröhr-chen an der Standbohrmaschine KKZ (d = 5 mm) aus der lateralen (n = 7) und medialen (n = 7) Gelenkfläche entnommen (Abbildung 37). 
Abbildung 37: A) Patella, B) gestanzte Patella, C) Entnahme der Stanze, D) KKZ. Der knöcherne Bereich der Probe wurde in die Aufnahme platziert und die Knorpeloberfläche unter Kamerasicht orthograd zum soliden Zylinderstempel (d = 1,5 mm) ausgerichtet (Abbildung 38).  Abbildung 38: A) 1) Probenkammer mit 2) Kamera A, 3) Kamera B, 4) solider Zylinderstem-pel, 5) Probe, B) aus Perspektive A, C) aus Perspektive B. 
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Anschließend wurde die Probe für 15 min in PBS bei Raumtemperatur equilibriert. Unter Überwachung des Kraftsensors wurde die Knorpeloberfläche im manuellen Modus angefah-ren und die Position des Prüfstempels für 5 min gehalten. Hierauf wurden 100 Zyklen mit einer aus Vorversuchen ermittelten oberen Schwelllast (OS) von 350,88 kPa (0,62 N) (untere Schwelllast (US) 33,96 kPa (0,06 N)) innerhalb von 3 min kraftgeregelt appliziert. Nach den Zyklen wurde das Erholungsverhalten der Probe bei kraftgeregeltem Halten von 5,66 kPa für 87 min gemessen und aufgezeichnet (f = 100/s) (Abbildung 39). Zuletzt erfolgte eine Di-ckenmessung mittels Nadelindentation an derselben Prüflokalisation (d = 0,9 mm, Vorschub = 1 mm/min (35 rpm), Krafttrigger 5 N). Die Auswertung wurde gemäß JURVELIN 1995 durch das Ablesen des Wegverlaufs beim ersten Kraftverzeichnis und beim Durchstoßen der Ti-demark durchgeführt (JURVELIN 1995 [113]) (Abbildung 36).  Abbildung 39: Schematischer Prüfablauf des dynamischen Kompressionsversuchs mit Simu-lation von 100 Kniebeugen und Knorpelerholung. Aufgrund der unbekannten Kraft, die bei Kniebeugen auf die Patella wirkt, wurde in Vorver-suchen eine Kraft aus 12 zusätzlichen Zylinderproben gemittelt. Anhaltspunkt war dabei, dass die Knorpeldicke nach 3-7 min gemäß der Angaben von ECKSTEIN 1999 zwischen 2,4 und 8,5 % der Ausgangsdicke betrug (ECKSTEIN 1999 [67]). Dabei wurde zunächst mittels Messschieber an vier Stellen die Knorpeldicke eruiert und ein Mittelwert gebildet. Nun wur-den frei gewählte Dehnungen appliziert, die resultierenden Kräfte notiert und überprüft, ob nach einem zyklischen Belastungstest (100 Zyklen; OS: ermittelte Kraft; US: 10 % der ermit-telten Kraft) das Erholungsverhalten des Knorpels nach 3-7 min bei etwa 5,5 % (Mittelwert aus 2,4 % und 8,5 %) der Ausgangsdicke lag. In der Annahme, dass weicherer Knorpel 3-7 min nach den Zyklen 8,5 %, Knorpel mit höherer Steifigkeit 2,4 % Dehnung aufweist, wur-de aus den 12 Versuchen eine Kraft von 0,62 N gemittelt. In der Auswertung wurde das Kriechverhalten nach 3 min, die Erholung jeweils medial und lateral für die 1., 2., 30. und 60. s, im Zeitintervall bis 10 min minütlich, anschließend alle 5 min und ab 40 min alle 10 min bestimmt. Ebenso wurde die Steigung der Kriech- und Erholungskurve in den Zeitintervallen 
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0-1, 0-2, 0-30, 30-60, 0-60 s, im Zeitintervall bis 10 min minütlich, schließlich im 5-Minuten-Intervall und nach 40 min im 10-Minuten-Intervall erhoben. Dabei wurden analog zu den Messzeitpunkten von ECKSTEIN 1999 die Zeitpunkte 3, 13, 23, 33, 43, 53, 63, 73 und 87 min sowie die Intervalle bestimmt. Für die statistische Auswertung wurde der gepaarte T-Test zweier unabhängiger Proben gleicher Varianz verwendet und Knorpeldicke, Kriechen, Erho-lung sowie die Steigungen zu den erhobenen Zeitpunkten zwischen der medialen und latera-len Patella verglichen. 3.3 Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch Sieben Kniegelenke vom frisch geschlachteten, adulten, zweijährigen Schaf wurden von ei-nem Schäfer akquiriert und bei geschlossener Kapsel im Vakuumbeutel bei -28 °C tiefgefro-ren. Vierundzwanzig Stunden vor dem Versuchstag wurden die Kniegelenke bei 4 °C im Kühlschrank aufgetaut. Am ersten Tag der Versuchsreihe erfolgte die Präparation unter permanenter Befeuchtung mit PBS. Mittels Pinzette und Skalpell wurde das Muskelgewebe entfernt und die Kapsel seitlich eröffnet (Abbildung 40). Es erfolgte unter Schonung des arti-kulären Knorpels und der Menisken die Darstellung der intrakapsulären Strukturen (Abbildung 41) sowie die Durchtrennung der ligamentären Strukturen (Abbildung 42). Abbildung 40: A) Ovines Kniegelenk bei geschlossener Kapsel und umgebendem Weichteil-gewebe, B) seitliche Eröffnung der Gelenkkapsel. 
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Abbildung 41: Intrakapsuläre Strukturen des ovinen Kniegelenks A) von ventral, B) von posterior, C) von lateral und D) von medial. 
 Abbildung 42: Durchtrennung der ligamentären Strukturen A) Lig. femorotibiale laterale, B) Lig. femorotibiale mediale, C) Lig. cruciatum anterior, D) Lig. cruciatum posterior. Anschließend wurden die Menisken reseziert und das intakte Tibiaplateau mit ca. 1 cm Kno-chen mittels elektrischer Handsäge entnommen (Abbildung 43). Ebenso wurden die mediale und laterale Femurkondyle abgetrennt und verbliebenes Weichteilgewebe entfernt (Abbildung 44).     
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Abbildung 43: A) Aufsicht auf das Tibiaplateau, B) Resektion des medialen Meniskus, C) osteochondrale Entnahme, D) präpariertes Tibiaplateau. 
Abbildung 44: Osteochondrale Entnahme des A) medialen und B) lateralen Femurkondylus, C) Entfernung von Weichgewebe, D) präparierte Femurkondylen. Bei der Resektion der Trochlea wurde auf eine möglichst parallele Schnittführung zur Knor-peloberfläche des medialen und lateralen Patellagleitlagers geachtet (Abbildung 45). Auch der ossäre Anteil der präparierten Patella wurde parallel zur Knorpelschicht gesägt, um spä-ter eine orthograde Ausrichtung zum Stempel gewährleisten zu können (Abbildung 46). Zu-letzt wurden die Proben zur Orientierung auf der Rückseite beschriftet. Die Testreihe wurde am Tag der Präparation mit der Tibia begonnen, das Femur wurde am Tag nach der Präpa-ration untersucht, Trochlea und Patella am dritten Tag. Die Proben wurden bis 1 h vor Ver-
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suchsbeginn in PBS bei 4 °C gelagert. 
Abbildung 45: Osteochondrale Entnahme der A) lateralen und B) medialen Trochlea, C) Auf-sicht und D) seitliche Ansicht der Trochlea. 
Abbildung 46: Präparation der Patella mit paralleler Schnittführung zur A) medialen und B) lateralen Gelenkfläche, C) Aufsicht, D) Rückansicht der präparierten Patella.  Versuchsdurchführung 3.3.1Das Tibiaplateau und das Femur wurden medial und lateral an je 3 Prüfstellen, anterior, zentral und posterior, getestet. Die Trochlea wurde ebenfalls medial und lateral an je 3 Prüf-stellen, proximal, zentral und distal, die Patella aus Platzgründen jeweils proximal und distal untersucht. Somit wurden an Tibia, Femur und Trochlea 6 Lokalisationen, an der Patella vier 
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Lokalisationen getestet (Abbildung 47).  
Abbildung 47: Schematisches Prüfschema mit den verschiedenen Prüfstellen in A) Tibia, B) Femurkondylen, C) Trochlea und D) Patella. Für jede der Prüfstellen wurde ein poröser Zylinderindentor aus Glas (d = 1,5 mm (Stan-dardabweichung (SA) 0,2 mm); Porengröße: 16-40 µm; Porosität 50 %) verwendet (Abbildung 48). Abbildung 48: Poröser Zylinderindentor aus Glas (d = 1,5 mm (SA 0,2 mm); Porengröße: 16-40 µm; Porosität 50 %).  In der Tibia waren alle Lokalisationen, mit Ausnahme der zentralen Prüfstelle der medialen Tibia, von Meniskus bedeckt. Bei der Auswahl der Prüfstellen von Tibia und Femur wurde auf eine Deckungsgleichheit mit der korrespondierenden Kontaktstelle geachtet. Die Prüfstel-len lagen jeweils im Kontaktbereich zwischen Femur und Tibia bei physiologischer Belastung im Stand, also bei 30° Beugung.  Somit wurden 22 Indentationen pro Kniegelenk und insgesamt 154 Versuche durchgeführt. 
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Zunächst wurden die einzelnen Proben mittels Schrauben und Beilagplättchen in der Pro-benkammer fixiert (Abbildung 49) und diese unterhalb des Indentors in das Prüfsystem inte-griert.  Abbildung 49: Mit Beilagplättchen und Schrauben fixierte Proben in der Probenkammer: A) Tibia, B) mediale Femurkondyle, C) Trochlea und D) Patella. Mit Hilfe eines Kamerasystems wurde der Stempel orthograd zur Knorpeloberfläche der Testlokalisation ausgerichtet und die Probenkammer mit PBS befüllt (Abbildung 50). Um ei-nen eventuellen Flüssigkeitsverlust während der Probenpositionierung auszugleichen, wurde 15 min bis zum Versuchsbeginn gewartet. Abbildung 50: A) Positionierung der Probe in der Prüfmaschine und orthograde Ausrichtung zum Indentor: Detailansicht auf die Probenkammer (1) mit Femurkondyle (2), Ka-meras (3,4), poröser Zylinderindentor (5), B) Kamerasicht A und C) Kamerasicht B. 
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Anschließend wurden Probe, Testlokalisation und Indentortyp dokumentiert und das Prüfpro-fil geladen. Zunächst wurde die Knorpeloberfläche angefahren (v = 1 mm/min; 5,66 kPa) und die Tarierlast für 5 min kraftgeregelt gehalten, um ein Equilibrium des Knorpelgewebes zu erreichen. Dabei wurde in Vorversuchen die Geschwindigkeit der Lastaufbringung eruiert, bei welcher die Knorpeloberfläche möglichst wenig Kriechverhalten zeigt und zudem die Zielkraft von 0,01 N (5,66 kPa) möglichst genau erreicht wird. Hierauf erfolgten fünf Belastungszyk-len. Dabei wurde je Zyklus die Last auf 0,11 MPa (MOW 1989 [189]) erhöht, für 60 s gehalten und der Knorpel bei 5,66 kPa für 60 s entlastet. Die Erholungszeit nach der letzten Lastappli-kation betrug, entsprechend der fünf Belastungen, 5 min (Tabelle 2). Während der Versuche wurden die Kraft-Weg-Verläufe aufgezeichnet und nach Versuchsende mittels Screenshots gespeichert (Abbildung 54). Anschließend wurden in einer Excel-Tabelle Probennummer, Präparat, Testlokalisation, Versuchszeit und die exakte Einstellung des Kipptischs dokumen-tiert.  Tabelle 2: Prüfschema des quasistatischen zyklischen Indentationsversuchs.  Prüfprofil   Geschwindigkeit Kraft (Last)/  Position Zeit 1. Präkonditionierung   Anfahren                         der Oberfläche 1 mm/min 0,01 N  (5,66 kPa)  Halten  0,01 N (5,66 kPa) 300 s 2. Fünf Belastungszyklen  Kriechen Krafterhöhung 0,01 N/s 0,196 N (0,11 MPa)  Halten   0,196 N (0,11 MPa) 60 s Erholung Kraftminderung 0,01 N/s 0,01 N (5,66 kPa)  Halten  0,01 N (5,66 kPa) 60 s 300 s 3. Erholung  Halten  0,01 N (5,66 kPa) 240 s 4. Herausfahren    5 mm/min Position 0   Halten  Position 0 60 s  Die Dickenmessung erfolgte via Nadelindentation (d = 0,9 mm, Vorschub = 1 mm/min (35 rpm), Krafttrigger = 5 N) (Abbildung 51). Hierfür wurde die Nadel eingespannt und das Prüf-profil für die Dickenmessung geladen. Auch hier wurden die Kraft-Weg-Verläufe aufgezeich-net und mittels Screenshots festgehalten (Abbildung 52). 
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Abbildung 51: Dickenmessung: Nadelpositionierung A1) und B1) vor und A2) und B2) wäh-rend der Nadelindentation aus Kamerasicht A und B.   Auswertung 3.3.2Die Auswertung wurde mit der Erhebung der Knorpeldicke begonnen. Aus dem Kraft-Weg-Diagramm der Nadelindentation wurde der Wegverlauf der Nadel durch das Knorpelgewebe bestimmt. Als Kriterium für den Kontakt der Nadel mit der Knorpeloberfläche wurde ein Kraft-verzeichnis von 0,03 N am Kraftsensor postuliert und die entsprechende Position der Nadel notiert. Das Durchstoßen der kalzifizierten Knorpelzone wurde gemäß JURVELIN 1995 am tiefsten Punkt des Kraftverlaufs vor dem Kraftanstieg definiert und erneut die entsprechende Nadelposition aus den erhobenen Daten abgelesen (JURVELIN 1995 [113]) (Abbildung 52). Die Differenz der beiden Wegpunkte ergab die Dicke des Knorpels. Für die erhobenen Daten wurden je Testlokalisation der Mittelwert sowie die SA berechnet.  Abbildung 52: Typischer Kraftwegverlauf der Nadelindentation. 
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                                           Weg [mm]                                  Kraft [N] Steifigkeit In N/mm  Bestimmung der Steifigkeit 3.3.2.1Die Steifigkeit des Knorpelgewebes wurde aus der Steigung des linearen Abschnitts des Kraft-Weg-Diagramms zwischen 0,05 N und 0,15 N für alle 5 Zyklen bestimmt (Abbildung 53).   Bestimmung des Kriechverhaltens und der Erholung 3.3.2.2Die Eindringtiefe wurde aus der Stempelposition am Ende der Belastung im Weg-Diagramm für alle 5 Zyklen abgelesen und durch Subtraktion der Stempelposition am Ende der Präkon-ditionierung berechnet (Abbildung 54).  Die Dehnungen wurden mit Hilfe der Knorpeldicke bestimmt und ebenfalls die Mittelwerte und SAs gebildet. Ebenso wurde die Knorpelerholung für alle fünf Zyklen am Ende der Ent-lastung sowie 5 min nach der letzten Belastung aus dem Weg-Diagramm abgelesen, be-rechnet, die Dehnungen bestimmt und die Mittelwerte und SAs ermittelt. Um eine bessere Vergleichbarkeit mit der Literatur zu erhalten, wurden die Dehnungen in % der initialen Knor-peldicke angegeben. Zusätzlich wurde das Erholungsverhalten relativ zum Kriechverhalten jeweils für den 1., 3. und 5. Zyklus sowie die Erholung nach 5 min relativ zur maximalen Ein-dringtiefe ausgewertet. In der medial-zentralen Trochlea wurden zudem der exakte Kurven-verlauf der Mittelwerte von Kriechen und relativer Erholung mit SA bestimmt, da die Trochlea hinsichtlich der Knorpeldicke und Steifigkeit die homogensten Ergebnisse erzielte. Zudem wurde im 3. Zyklus die Differenz zwischen Kriechen und Erholung erhoben, Kriechen und Erholung für 1, 2, 30 und 60 s bestimmt sowie die Steigungen zwischen 0-1, 0-2, 2-30, 30-60 und 0-60 s erhoben. Zur besseren Vergleichbarkeit wurden die Daten von Steifigkeit, Krie-chen und Erholung auf den 1., 3. und 5. Zyklus reduziert. 

Abbildung 53: Auswertung der Steifigkeit aus der Steigung zwischen 0,05 N und 0,15 N im Kraft-Weg-Diagramm des zyklischen Indentationsversuchs. 
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Abbildung 54: Typischer Kraftwegverlauf des zyklischen Indentationsversuchs. Für den Vergleich der Testlokalisationen innerhalb einer Probe und zwischen den Proben wurden die Ergebnisse der Steifigkeit, des Kriechens und der Erholung des 3. Zyklus ver-wendet.   Statistische Auswertung 3.3.2.3Die Lokalisationen innerhalb einer Seite einer Probe wurden hinsichtlich Dicke, Steifigkeit, Eindringtiefe und Erholung mittels ANOVA verglichen. Bei signifikanten Ergebnissen wurde der Turkey‘s Test verwendet. Gegenüberliegende Testlokalisationen innerhalb einer Probe wurden mittels gepaarten T-Tests zweier unabhängiger Variablen gleicher Varianz vergli-chen. Gegenüberliegende Lokalisationen zweier Proben wurden ebenfalls mittels gepaarten T-Tests zweier unabhängiger Variablen gleicher Varianz auf ihre Signifikanz überprüft.  Im dritten Zyklus wurden Kriechen und Erholung zu den erhobenen Zeitpunkten sowie die Steigungen der Kriech- und der Erholungskurve mittels gepaarten T-Tests zweier unabhän-giger Variablen gleicher Varianz auf ihre Signifikanz untersucht. 
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 Ergebnisse 44.1 Statischer Kriecherholungsversuch Nach dem Applizieren der Vorlast wurde bei allen Versuchen (n = 10) ein Equilibrium er-reicht. Nach Halten der Testlast für 7200 s konnte ein Plateau im Kriechverhalten des Knor-pels beobachtet werden. Der Knorpel sank dabei um 12,95 % (SA 8,18 %) ein.  Der Knorpel konnte seine volle Ausgangshöhe in allen Versuchen nicht wieder erreichen. Im zeitlichen Vergleich der Mittelwerte aller 10 Versuche lag die Erholung initial deutlich hinter dem Kriechverhalten von Knorpelgewebe zurück (Abbildung 55).  Abbildung 55: Statischer Kriecherholungsversuch (bovin, n = 10): Kurvenverlauf der Erho-lung und des Kriechens im Vergleich für alle 10 Versuche.  Bildet man eine Differenz des Kriechverhaltens zum Erholungsverhalten zum gleichen Zeit-punkt, so zeigte sich auch hier initial ein deutlicher Rückstand, der sich mit zunehmender Versuchsdauer um einen konstanten Unterschied einpendelte. Nach bereits 10 s wurde der Knorpel 1,64 % (SA 0,90 %) tiefer eingedrückt, als er sich in dieser Zeit erholte. Nach 7 min stellte sich allmählich ein Gleichgewicht zwischen Kriechen und Erholung ein. Die Erholung lag relativ konstant bei 3,50 % (SA 4,91 %) zurück. Zwischen 7 min und 42 min stieg der Unterschied lediglich um 0,50 % auf am Ende 4,06 % (SA 7,18 %) (Abbildung 56). 
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 Abbildung 56: Statischer Kriecherholungsversuch (bovin, n = 10): Darstellung der Differenz zwischen Kriechen und Erholung in %. So konnte sich der Knorpel im Vergleich zum Kriechverhalten in den ersten 50 s lediglich zu 36,52 % (SA 14,01 %) und nach 2500 s zu 76,96 % (SA 9,08 %) im Vergleich zum Kriech-verhalten erholen. In unseren Betrachtungen überstieg die Knorpelerholung zu keinem Ob-servationszeitpunkt das Kriechverhalten (Abbildung 57).  Abbildung 57: Statischer Kriecherholungsversuch (bovin, n = 10): Erholungsverhalten der Knorpelproben in % des jeweiligen Kriechverhaltens. In den ersten 50 s konnte sich der Knorpel zu 36,52 % (SA 14,01 %) erholen, nach 2500 s zu 76,96 % (SA 9,08 %). Kriechen und Erholung unterschieden sich bis 540 s statistisch signifikant. So kroch der Knorpel nach 1 s mit 1,01 % (SA 0,66 %) signifikant mehr als er sich mit 0,06 % (SA 0,04 %) erholte. Entsprechend unterschieden sich auch hier die Steigungen mit 1,01 %/s (SA 0,66 %/s) und 0,06 %/s (SA 0,04 %/s) statistisch signifikant (T-Test, p jeweils < 0,01). Auch kroch der Knorpel nach 2 s mit 1,22 % (SA 0,60 %) mehr als er sich mit 0,09 % (SA 0,05 %) erholte. Die Steigung des Kriechverhaltens zwischen 0-2 s sank dabei auf 0,61 %/s (SA 
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0,30 %/s), die der Erholung auf 0,05 %/s (SA 0,03 %/s). Kriechen und Erholung sowie die Steigungen unterschieden sich statistisch signifikant (T-Test, p jeweils < 0,01). Nach 30 s lag das Kriechverhalten bei 2,65 % (SA 1,00 %), das Erholungsverhalten bei 0,93 % (SA 0,35 %). Die Steigung zwischen 2-30 s betrug für die Kriechkurve 0,07 %/s (SA 0,03 %/s), für die Erholungskurve 0,03 %/s (SA 0,01 %/s). Der Knorpel kroch nach 60 s 3,74 % (SA 1,29 %) und konnte 1,45 % (SA 0,46 %) wieder aufrichten. Die Steigungen betrugen zwi-schen 30-60 s 0,03 %/s (SA 0,01 %/s) und 0,02 %/s (SA 0,00 %/s) und zwischen 0-60 s 0,05 %/s (SA 0,02 %/s) und 0,02 %/s (SA 0,01 %/s). Kriechen und Erholung sowie die Stei-gungen zwischen 2-30 s und 0-60 s unterschieden sich statistisch signifikant (T-Test, p je-weils < 0,01). Nach 120 s betrug das Kriechverhalten 5,22 % (SA 1,75 %), das Erholungs-verhalten 2,32 % (SA 0,69 %). Nach 540 s kroch der Knorpel 9,34 % (5,40 %) und konnte 5,73 % (SA 1,31 %) wieder aufrichten. Während der minütlichen Messungen zwischen 120 und 540 s unterschieden sich Kriechen und Erholung jeweils statistisch signifikant (T-Test, p < 0,05). Die Steigungen der Kriechkurve betrugen für 60-120 s und 120-180 s 0,02 %/s (SA 0,01 %/s; 0,02 %/s) und anschließend 0,01 %/s (SA 0,01 %/s), die Steigungen der Erho-lungskurve lagen pro Minute bei 0,01 %/s (SA 0,00 %/s; 0,01 %/s). Ab der 60. Sekunde un-terschieden sich die Steigungen der Kriech- und Erholungskurve nicht mehr signifikant (T-Test, p > 0,05). Ab 480 s konnte in der Erholungskurve mit 0,00 %/s (SA 0,00 %/s) keine Steigung mehr verzeichnet werden, in der Kriechkurve ab 540 s mit 0,00 %/s (SA 0,00 %/s). Der Knorpel befand sich im Equilibrium (Kriterium: Steigung < 0,005 %/min) ( (Anhang Seite 137)). Nach 2600 s lag das Kriechen bei 11,74 % (SA 6,91 %) und die Erholung bei 7,69 % (SA 1,91 %). Eine Steigung sowie eine Wegänderung konnte, wie bereits erwähnt, nicht mehr verzeichnet werden und lag in beiden Kurven bei 0,00 %/s (SA 0,00 %/s) (Abbildung 90 (Anhang Seite 138); Tabelle 23 (Anhang Seite 139)). Der Knorpel hatte somit jeweils ein Equilibrium erreicht.  4.2 Zyklischer Kriecherholungsversuch Im zyklischen Kriecherholungsversuch wies die mediale Patella eine signifikant geringere Dicke (1,50 mm (SA 0,21 mm)) als die laterale Patella (2,15 mm (SA 0,42 mm)) auf (T-Test, p < 0,01) (Abbildung 58; Tabelle 24 (Anhang Seite 140)). 
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Abbildung 58: Zyklischer Kriecherholungsversuch (bovin, medial n = 7, lateral n = 7): Knor-peldicke der medialen und lateralen Patella (* signifikanter Unterschied der Knor-peldicken (T-Test, p < 0,01)). Es zeigte sich ein nicht linearer Kurvenverlauf der Knorpelerholung. Die Knorpelerholung fand vor allem in den ersten 13 min nach Belastung statt und ging dann in ein Plateau über (Abbildung 59). Die Eindringtiefe nach 3 min zyklischer Belastung betrug medial 9,17 % (SA 2,15 %) und lateral 11,78 % (SA 1,70 %) der initialen Knorpeldicke und differierte somit sta-tistisch signifikant (T-Test, p < 0,04) (Abbildung 60). Abbildung 59: Zyklischer Kriecherholungsversuch (bovin, medial n = 7, lateral n = 7): Kur-venverlauf der Knorpelerholung der medialen und lateralen Patella. Im Vergleich des Erholungsverhaltens zwischen medial und lateral konnte sich die laterale Patella schneller und mehr als die mediale Patella erholen. Da sich die laterale Patella im Vergleich zur medialen Patella mehr erholte, bestand hinsichtlich der Reduktion der Knorpel-dicke zu keinem der Messzeitpunkte ein signifikanter Unterschied (T-Test, p > 0,05), wäh-rend sich das Erholungsverhalten im direkten Vergleich der umgekehrten Erholungen lateral und medial zu jedem der Messzeitpunkte bis zur 87. Minute statistisch signifikant unterschied 
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(T-Test, p < 0,02). Die Steigungen der beiden Kurven unterschieden sich nur zwischen 0-1 s und 0-2 s statistisch signifikant (T-Test, p < 0,02) (Abbildung 59; Abbildung 91 (Anhang Seite 141); Abbildung 92 (Anhang Seite 142); Tabelle 24 (Anhang Seite 140); Tabelle 25 (Anhang Seite 143); Tabelle 26 (Anhang Seite 145)). Nach 1 s fehlten medial noch 7,70 % (SA 2,57 %) und lateral 8,24 % (SA 2,74 %) zur ur-sprünglichen Knorpelhöhe. Somit erholte sich der Knorpel medial um 1,47 % (SA 1,03 %) und lateral um 3,54 % (SA 1,57 %). Die Steigung der Kurven betrug dabei medial 1,33 %/s (SA 1,07 %/s) und lateral 3,45 %/s (SA 1,41 %/s) und unterschied sich ebenfalls statistisch signifikant (T-Test, p < 0,02). Nach 2 s fehlten dem Knorpel zur Ausgangshöhe medial 7,67 % (SA 2,47 %) und lateral 7,65 % (SA 2,83 %), somit konnte der laterale Knorpel, ob-gleich tiefer eingedrückt, seine Ausgangshöhe mehr als der mediale Knorpel wieder errei-chen. Dabei konnte der Knorpel medial 1,50 % (SA 0,91 %) und lateral 4,13 % (SA 1,80 %) wieder aufrichten. Die Steigung war lateral mit 2,04 %/s (SA 1,39 %/s) signifikant höher als medial mit 0,40 %/s (0,24 %/s) (T-Test, p < 0,02). Im weiteren Kurvenabschnitt zwischen 2-30 s betrug die Steigung medial 0,03 %/s (SA 0,00 %/s) und lateral 0,65 %/s (SA 1,60 %/s). Nach 30 s fehlten medial 6,76 % (SA 2,41 %) und lateral 6,12 % (SA 2,77 %) zur Ausgangs-höhe, der Knorpel konnte also bei 30 s medial 2,41 % (SA 1,00 %) und lateral 5,65 % (SA 1,96 %) an Höhe gewinnen. Die Steigung war ab diesem Zeitpunkt lateral mit 0,55 %/s (SA 1,40 %/s) noch immer größer als medial mit 0,02 %/s (SA 0,00 %/s). Sie unterschied sich im Seitenvergleich ab diesem Messzeitpunkt jedoch nicht mehr statistisch signifikant (T-Test, p > 0,05). Nach 60 s konnte der Knorpel medial 6,23 % (SA 2,43 %) und lateral 5,54 % (SA 2,68 %) nicht wieder aufrichten. Obgleich der Knorpel lateral ein höheres Kriechverhalten nach der zyklischen Belastung zeigte, konnte er sich nach 1 min somit mehr als medial erho-len. Die mediale Patella erholte sich in 60 s 2,95 % (SA 0,92 %), die laterale Patella 6,23 % (SA 1,89 %). Die durchschnittliche Reduktion der Knorpeldicke nach 3 min Entlastung betrug medial 4,52 % (SA 2,15 %) und lateral 4,15 % (SA 2,29 %). Der Knorpel konnte bereits nach 3 min seine initiale Knorpelhöhe medial zu 50,71 % (SA 8,78 %), lateral zu 64,77 % (SA 13,01 %) wieder aufrichten. Die mediale Patella konnte somit 4,65 % (SA 0,87 %), die latera-le Patella 7,62 % (SA 1,49 %) wieder aufrichten. Nach 13 min (180 s) fehlten medial noch 2,24 % (SA 2,09 %) und lateral 2,35 % (SA 2,08 %) der Ausgangshöhe, der Knorpel konnte sich also medial zu 75,57 % (SA 11,60 %) und lateral zu 80,05 % (SA 15,84 %) wieder auf-richten. Medial konnte nach 13 min (180 s) ein Höhengewinn von 6,93 % (SA 0,92 %) und lateral von 9,43 % (SA 1,84 %) verzeichnet werden (Abbildung 91 (Anhang Seite 141). Im Zeitintervall zwischen 23 min (1380 s) und 87 min (5220 s) konnte der Knorpel medial zwi-schen 6,99 % (87 min (5220 s); SA 0,87 %) und 7,03 % (40 min (2400 s); SA 0,91 %) wieder aufrichten, lateral zwischen 9,69 % (23 min (1380 s); SA 1,63 %) und 10,12 % (87 min (5220 s); SA 2,11 %). In der medialen Patella konnte ab 8 min (480 s) keine Steigung mehr 
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festgestellt werden, lateral konnte auch im letzten Messintervall zwischen 73 min (4380 s) und 87 min (5220 s) eine Steigung von 0,05 %/s (SA 0,12 %/s) gemessen werden. Somit befand sich der Knorpel der medialen Patella im Equilibrium (Kriterium: Steigung < 0,005 %/s), während sich der Knorpel der lateralen Patella weiterhin erholte. 87 min (5220 s) nach der zyklischen Belastung fehlten medial 2,18 % (SA 2,13 %) und lateral 1,66 % (SA 2,38 %) zum Wiedererreichen der initialen Knorpeldicke. Der Knorpel konnte somit insge-samt medial 76,22 % (SA 11,69 %) und lateral 85,90 % (SA 18,03 %) des Höhenverlusts ausgleichen (Abbildung 60). 
In den Daten von ECKSTEIN 1999 lag 3-7 min nach zyklischer Belastung eine Reduktion des Knorpelvolumens von etwa 5 % vor, in unseren Versuchen medial 4,52 % (SA 2,15 %) und lateral 4,15 % (SA 2,29 %). Sowohl in vivo als auch in unserer Studie konnte nach 87 min Entlastung keine vollständige Knorpelerholung beobachtet werden. In den Versuchen von ECKSTEIN 1999 erreichte der Knorpel um weniger als 1 % seine initiale Ausgangsdicke, wäh-rend in unseren Versuchen nach 87 min medial 2,18 % (SA 2,13 %) und lateral 1,66 % (SA 2,38 %) fehlten. Im Gegensatz zu den in vivo erhobenen Untersuchungen fand die Knor-pelerholung in vitro hauptsächlich innerhalb der ersten Minuten nach Belastung statt und ging ab 13 min in ein Plateau über. In den Untersuchungen von ECKSTEIN 1999 fand in den ersten Minuten nach Belastung kaum eine Erholung statt (Abbildung 61; Tabelle 24 (Anhang Seite 140)) (ECKSTEIN 1999 [67]).  
Abbildung 60: Zyklischer Kriecherholungsversuch (bovin, medial n = 7, lateral n = 7): Kriechverhalten und Knorpelerholung, gemessen als Reduktion der ursprüngli-chen Knorpeldicke, im Vergleich nach 3 min und 87 min (* signifikanter Unter-schied im Kriechverhalten zwischen medial und lateral (T-Test, p < 0,05)). 
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 Abbildung 61: Zyklischer Kriecherholungsversuch (bovin, medial n = 7, lateral n = 7): Ver-gleich des Kurvenverlaufs der Knorpelerholung der in vivo und in vitro erhobenen Daten. Schwarz: Ortsverlauf der Knorpelerholung mittels MRT nach ECKSTEIN 1999 (ECKSTEIN 1999 [67]). Blau: Ortsverlauf der Knorpelerholung mittels Indenta-tion. Rot: Zusätzlich gewonnene Daten aus der Indentation: Eindringtiefe nach 3 min Belastung und Kurvenverlauf der Erholung bis 3 min. 4.3 Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch  Knorpeldicke 4.3.1Im gesamten Kniegelenk wurde die dünnste Knorpeldicke in der lateralen Tibia (posterior 0,36 mm (SA 0,16 mm)) gemessen. Der dickste Knorpel wurde in der Patella (medial-distal 1,14 mm (SA 0,45 mm); lateral-proximal 1,14 mm (SA 0,40 mm)) bestimmt (Tabelle 3).  Die geringsten Knorpeldicken innerhalb der Tibia wurden lateral und medial jeweils posterior (lateral 0,36 mm (SA 0,16 mm); medial 0,47 mm (SA 0,18 mm)) gemessen, die dickste me-dial-anterior (0,88 mm (SA 0,31 mm)). Die Knorpeldicke der lateralen Tibia war signifikant dünner als die der medialen Tibia (T-Test, p < 0,01). Die gegenüberliegenden Testlokalisati-onen anterior und zentral unterschieden sich in der Dicke jeweils signifikant (T-Test, p < 0,04).  Ebenso wurden im lateralen Femur dünnere Knorpeldicken als medial gemessen. Die Dicken variierten zwischen 0,51 mm (SA 0,26 mm) lateral-posterior und 1,10 mm (SA 0,13 mm) me-dial-zentral. Im Femur zeigten die gegenüberliegenden Testlokalisationen anterior und poste-rior signifikante Unterschiede (T-Test, p < 0,04).  Die Knorpeldicken innerhalb der Trochlea und Patella waren sowohl innerhalb jeder Seite als auch in der gesamten Probe relativ homogen. Die Knorpeldicke der Trochlea variierte zwi-schen 0,46 mm (SA 0,16 mm) lateral-proximal und 0,56 mm (SA 0,10 mm) medial-distal. Die geringste Knorpeldicke in der Patella wurde medial-proximal bei 0,93 mm (SA 0,36 mm), die 
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höchste Knorpeldicke medial-distal bzw. lateral-proximal bei jeweils 1,14 mm (SA 0,45 mm; lateral-proximal SA 0,40 mm) ermittelt. Somit zeigten sich große Unterschiede zwischen der dünnsten und der höchsten Knorpeldicke in Tibia und Femur, während in Trochlea und Pa-tella geringfügige Unterschiede gemessen wurden (Abbildung 62). Tabelle 3: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisati-on): Knorpeldicke der verschiedenen Testlokalisationen für die poröse Indentation, jeweils Mittelwert und SA in mm. Probe Medial  anterior/ proximal Medial zentral Medial  posterior/ distal Lateral anterior/ proximal Lateral zentral Lateral  posterior/ distal Tibia  0,88 (SA 0,31) 0,79  (SA 0,15)  0,47  (SA 0,18) 0,42  (SA 0,13) 0,48  (SA 0,16) 0,36 (SA 0,16) Femur  0,90  (SA 0,32) 1,10 (SA 0,13) 0,90 (SA 0,29) 0,57  (SA 0,21) 0,54  (SA 0,12) 0,51 (SA 0,26) Trochlea 0,50 (SA 0,17) 0,54 (SA 0,22) 0,56 (SA 0,10) 0,46 (SA 0,16) 0,49  (SA 0,09) 0,51 (SA 0,15) Patella 0,93 (SA 0,36)  1,14 (SA 0,45) 1,14 (SA 0,40)  1,03 (SA 0,23)  
 Abbildung 62: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Darstellung der jeweils geringsten und höchsten Knorpeldicken in Tibia, Femur, Trochlea und Patella.  Steifigkeit  4.3.2  Lokalisationsintern 4.3.2.1Mit Ausnahme im lateral-zentralen und lateral-posterioren Femur sowie der lateral-proximalen Trochlea konnte ein Steifigkeitsanstieg während der Zyklen festgestellt werden. In der Trochlea nahm die Steifigkeit zwischen 1. und 5. Zyklus am deutlichsten zu. In einigen Versuchen konnte ein Anstieg zwischen 3. und 5. Zyklus verzeichnet werden, in anderen 
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Versuchen änderte sich die Steifigkeit nur marginal. Der Steifigkeitsanstieg war für den 1. und 3. Zyklus sowie für den 3. und 5. Zyklus nicht signifikant (T-Test, p > 0,05) (Tabelle 4).  Tabelle 4: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisati-on): Steifigkeiten der verschiedenen Testlokalisationen in der porösen Indentation, jeweils Mittelwert und SA in N/mm für den 1., 3. und 5. Zyklus. Probe Zyklus Medial  anterior/ proximal Medial zentral Medial  posterior/ distal Lateral anterior/ proximal Lateral zentral Lateral  posterior/ distal Tibia  Zyklus 1 3,87        (SA 1,80) 2,96           (SA 1,41) 4,57            (SA 2,72) 5,16                (SA 2,20) 8,00           (SA 3,06) 9,04            (SA 2,33) Zyklus 3 4,99            (SA 1,98) 3,07           (SA 1,63) 6,22           (SA 4,24) 7,89               (SA 2,97) 10,28        (SA 4,89) 12,61          (SA 3,17) Zyklus 5 5,11           (SA 2,20) 3,06           (SA 1,69) 6,63           (SA 4,89) 8,22               (SA 2,91) 10,33          (SA 4,95) 13,88         (SA 3,60) Femur    Zyklus 1 6,12            (SA 3,84 5,04            (SA 2,80) 5,41           (SA 4,25) 6,50               (SA 3,44) 9,25           (SA 3,08) 7,89             (SA 2,42) Zyklus 3 7,38           (SA 4,83) 5,54           (SA 2,41) 5,82           (SA 3,63) 7,86                (SA 3,61) 10,28                 (SA 2,25) 10,69          (SA 3,02) Zyklus 5 7,48           (SA 4,78) 5,91            (SA 2,54) 5,83           (SA 3,64) 8,79                (SA 3,89) 9,80            (SA 2,01) 10,27         (SA 2,31) Trochlea    Zyklus 1 5,46         (SA 1,75) 7,10           (SA 1,20) 6,23           (SA 2,79) 7,50                (SA 3,85) 5,76           (SA 2,04) 6,06            (SA 2,28) Zyklus 3 7,09            (SA 2,85) 8,32           (SA 2,15) 7,23           (SA 3,55) 8,47                (SA 3,48) 9,04            (SA 4,79) 8,21               (SA 4,01) Zyklus 5 7,36           (SA 2,90) 9,45            (SA 3,74) 8,30           (SA 4,71) 7,93               (SA 2,56) 9,28           (SA 4,94) 8,39            (SA 4,33) Patella    Zyklus 1 3,03            (SA 1,53)  2,99            (SA 1,34) 2,10               (SA 0,66)  3,94            (SA 1,29) Zyklus 3 4,79            (SA 3,44)  3,90            (SA 1,73) 3,56                (SA 3,10)  4,77            (SA 1,65) Zyklus 5 5,17            (SA 4,01)  3,94             (SA 1,82) 3,55               (SA 2,66)  4,89             (SA 1,58)   Tibia 4.3.2.2Der weichste Knorpel innerhalb der Tibia wurde medial-zentral (Zyklus 1: 2,96 N/mm (SA 1,41 N/mm); Zyklus 3: 3,07 N/mm (SA 1,63 N/mm); Zyklus 5: 3,06 N/mm (SA 1,69 N/mm)) gemessen. Der härteste Knorpel wurde lateral-posterior (Zyklus 1: 9,04 N/mm (SA 2,33 N/mm); Zyklus 3: 12,61 N/mm (SA 3,17 N/mm); Zyklus 5 13,88 N/mm (SA 3,60 N/mm)) ver-zeichnet. Insgesamt waren die Lokalisationen in der lateralen Tibia steifer als in der medialen Tibia (Abbildung 63; Tabelle 4). Im Vergleich der Testlokalisationen innerhalb der medialen und lateralen Tibia zeigte sich jeweils kein signifikanter Unterschied in der Steifigkeit (3. Zyk-lus; ANOVA, p > 0,05). 
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 Abbildung 63: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Darstellung der im 1., 3. und 5. Zyklus gemessenen Steifigkeiten in der Tibia. Es konnte ein leichter Anstieg der Steifigkeit mit zunehmender Zykluszahl ver-zeichnet werden.  Femur 4.3.2.3Auch im Femur wurden medial geringere Steifigkeiten als lateral gemessen. Auch hier wurde medial-zentral der weichste Knorpel (Zyklus 1: 5,04 N/mm (SA 2,80 N/mm); Zyklus 3: 5,54 N/mm (SA 2,41 N/mm); Zyklus 5: 5,91 N/mm (SA 2,54 N/mm)), der härteste lateral-zentral (Zyklus 1: 9,25 N/mm (SA 3,08 N/mm); Zyklus 3: 10,28 N/mm (SA 2,25 N/mm); Zyk-lus 5: 9,80 N/mm (SA 2,01 N/mm)) gemessen (Abbildung 64; Tabelle 4). Auch im Femur wurden medial und lateral jeweils keine signifikanten Unterschiede hinsichtlich der Steifigkeit festgestellt (3. Zyklus; ANOVA, p > 0,05).  Abbildung 64: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Darstellung der im 1., 3. und 5. Zyklus gemessenen Steifigkeiten im Femur. Es konnte im Allgemeinen ein leichter Anstieg der Steifigkeit mit zunehmender Zyk-luszahl mit Ausnahme im lateral-zentralen und lateral-posterioren Femur verzeich-net werden. 
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 Trochlea 4.3.2.4Die Trochlea war hinsichtlich ihrer Steifigkeit zwischen den Lokalisationen homogener als Tibia und Femur. Es konnte jeweils kein signifikanter Unterschied in den medialen und late-ralen Testlokalisationen gefunden werden (3. Zyklus; ANOVA, p > 0,05). Wie bereits zuvor erwähnt, stieg die Steifigkeit während der Zyklen in dieser Probe am stärksten an (Abbildung 65; Tabelle 4).   Patella 4.3.2.5In der Patella wurden im Gesamten die geringsten Steifigkeiten verzeichnet. Die weichste Testlokalisation lag dabei in der lateral-proximalen Patella (Zyklus 1: 2,10 N/mm (SA 0,66 N/mm); Zyklus 3: 3,56 N/mm (SA 3,10 N/mm): Zyklus 5: 3,55 N/mm (SA 2,66 N/mm)), die steifste in der lateral-distalen Patella (Zyklus 1: 3,94 N/mm (SA 1,29 N/mm); Zyklus 3: 4,77 N/mm (SA 1,65 N/mm): Zyklus 5: 4,89 N/mm (SA 1,58 N/mm)) (Abbildung 66; Tabelle 4). Die Patella zeigte ebenfalls homogene Ergebnisse und im statistischen Vergleich keine Signifikanz (3. Zyklus; ANOVA, p > 0,05).  Abbildung 65: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Darstellung der im 1., 3. und 5. Zyklus gemessenen Steifigkeiten in der     Trochlea. Es konnte ein leichter Anstieg der Steifigkeit mit zunehmender Zyklus-zahl verzeichnet werden. 
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 Abbildung 66: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Darstellung der im 1., 3. und 5. Zyklus gemessenen Steifigkeiten in der Pa-tella. Es konnte im Allgemeinen ein leichter Anstieg der Steifigkeit mit zunehmen-der Zykluszahl verzeichnet werden.  Kriechen 4.3.3Auch im Kriechverhalten zeigte sich ein leichter Anstieg der Eindringtiefe zwischen 1. und 5. Zyklus in allen Versuchen (Tabelle 5).  Tabelle 5: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisati-on): Kriechverhalten der verschiedenen Testlokalisationen in der porösen Indenta-tion, jeweils Mittelwert und SA in % der Ausgangsdicke für den 1., 3. und 5. Zyklus. Probe Zyklus Medial  anterior/ proximal Medial zentral Medial  posterior/ distal Lateral anterior/ proximal Lateral zentral Lateral  posterior/ distal Tibia  Zyklus 1 13,99      (SA 8,03) 15,04       (SA 6,20) 28,12       (SA 9,04) 25,75           (SA 9,08) 14,77       (SA 4,57) 24,06       (SA 9,74) Zyklus 3 15,21       (SA 10,32) 15,59      (SA 6,67) 31,30      (SA 11,24) 27,37         (SA 9,99) 15,37       (SA 5,05) 26,02        (SA 10,51) Zyklus 5 15,63       (SA 10,76) 15,71       (SA 6,75) 31,86      (SA 11,36) 27,85         (SA 10,54) 15,77       (SA 5,46) 26,61       (SA 10,66) Femur    Zyklus 1 10,61         (SA 4,76) 7,95        (SA 2,46) 11,06         (SA 5,70) 15,97          (SA 6,68) 11.78       (SA 2,73) 19,37       (SA 13,00) Zyklus 3 10,74        (SA 4,70) 8,10        (SA 2,49) 11,39        (SA 5,95) 17,41         (SA 8,31) 12,18      (SA 3,13) 20,83       (SA 14,91) Zyklus 5 10,92       (SA 4,77) 8,13         (SA 2,51) 11,64       (SA 6,37) 17,63          (SA 8,43) 13,38         (SA 3,23) 21,06       (SA 15,16) Trochlea    Zyklus 1 15,30         (SA 8,85) 13,33        (SA 3,32) 17,59        (SA 8,20) 13,85             (SA 9,01) 19,03        (SA 3,59) 19,69         (SA 7,45) Zyklus 3 16,17        (SA 9,84) 13,73        (SA 3,27) 18,57        (SA 8,41) 13,60             (SA 8,11) 20,57         (SA 4,09) 21,03            (SA 8,11) Zyklus 5 16,39        13,85         18,78        13,51            21,19        21,33        
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(SA 10,11) (SA 3,38) (SA 8,39) (SA 7,77) (SA 4,52) (SA 8,53) Patella    Zyklus 1 15,15         (SA 7,97)  12,07         (SA 1,34) 16,20            (SA 7,49)  10,83       (SA 3,53) Zyklus 3 16,08               (SA 9,55)  12,45        (SA 2,77) 18,17            (SA 9,08)  11,43       (SA 4,07) Zyklus 5 16,56          (SA 10,49)  12,56         (SA 2,82) 18,98            (SA 10,04)  11,62          (SA 4,24)  Tibia 4.3.3.1Das Knorpelgewebe der Tibia wurde zwischen 13,99 % (medial-anterior; 1. Zyklus (SA 8,03 %)) und 31,86 % (medial-posterior; 5. Zyklus (SA 11,36 %)) eingedrückt. Im Vergleich der Lokalisationen für den 3. Zyklus wurde der Knorpel medial-anterior und lateral-zentral am wenigsten tief (3. Zyklus: medial-anterior 15,21 % (SA 10,32 %); lateral-zentral 15,37 % (SA 5,05 %) und medial-posterior am tiefsten eingedrückt (3. Zyklus: medial-posterior 31,30 % (SA 11,24 %)) (Abbildung 67; Tabelle 5). Die Dehnung des Kriechverhaltens innerhalb des medialen Tibiaplateaus zeigte signifikante Unterschiede (3. Zyklus; ANOVA, p < 0,01). Es unterschied sich die medial-posteriore Testlokalisation jeweils von der medial-anterioren und medial-zentralen Testlokalisation statistisch signifikant (3. Zyklus; Turkey’s, F (2,18) = 6,489, p = 0,007).  Abbildung 67: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Darstellung des Kriechverhaltens im 1., 3. und 5. Zyklus innerhalb der Tibia. Es zeigte sich ein diskreter Anstieg der gemessenen Dehnungen mit zunehmender Zykluszahl (* signifikanter Unterschied (3. Zyklus; Turkey’s, F (2,18) = 6,489, p = 0,007)).  Femur 4.3.3.2Im Femur wurden deutlich homogenere Ergebnisse in der Eindringtiefe der verschiedenen Lokalisationen gefunden. Diese variierte zwischen 7,95 % (medial-zentral; 1. Zyklus (SA 
   * 
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2,46 %)) und 21,06 % (lateral-posterior; 5. Zyklus (SA 15,16 %)). Im Vergleich der Testlokali-sationen innerhalb des Femurs wurde die geringste Eindringtiefe medial-zentral (3. Zyklus 8,10 % (SA 2,49 %)), die höchste lateral-posterior (3. Zyklus 20,83 % (SA 14,91 %)) gemes-sen (Abbildung 68; Tabelle 5). Die Dehnungen des Kriechverhaltens innerhalb des jeweils medialen und lateralen Femurs zeigten keine signifikante Unterschiede (3. Zyklus; ANOVA, p > 0,05).  Trochlea 4.3.3.3Die Trochlea zeigte die höchste Homogenität im Kriechverhalten der verschiedenen Prüfstel-len. Dieses lag zwischen 13,33 % (medial-zentral; 1. Zyklus (SA 3,32 %)) und 21,33 % (late-ral-distal; 5. Zyklus (SA 8,53 %)). Die geringste Eindringtiefe wurde im Vergleich der Lokali-sationen lateral-proximal bei 13,60 % (3. Zyklus (SA 8,11 %)); die höchste lateral-distal bei 21,03 % (3. Zyklus (SA 8,11 %)) bestimmt (Abbildung 69; Tabelle 5). Hier zeigte sich kein signifikanter Unterschied innerhalb der jeweils medialen und lateralen Prüfstellen (3. Zyklus; ANOVA, p > 0,05).          
Abbildung 68: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Darstellung des Kriechverhaltens im 1., 3. und 5. Zyklus innerhalb des Femurs. Es zeigte sich im Allgemeinen ein diskreter Anstieg der gemessenen Deh-nungen mit zunehmender Zykluszahl. 
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          Patella 4.3.3.4In der Patella wurde ebenfalls eine sehr hohe Homogenität im Kriechverhalten festgestellt. Dabei wurde die Patella zwischen 10,83 % (lateral-distal; 1. Zyklus (SA 3,53 %)) und 18,98 % (lateral-proximal; 5. Zyklus (SA 10,04 %)) eingedrückt. Im Vergleich der Lokalisationen für den 3. Zyklus zeigte sich die geringste Tiefe im Kriechverhalten lateral-distal (3. Zyklus 11,43 % (SA 4,07 %)); die höchste lateral-proximal (3. Zyklus 18,17 % (SA 9,08 %)) (Abbildung 70; Tabelle 5). Auch hier wurde im Vergleich der Testlokalisationen innerhalb der medialen und lateralen Patella keine Signifikanz gefunden (3. Zyklus; ANOVA, p > 0,05).  Abbildung 70: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Darstellung des Kriechverhaltens im 1., 3. und 5. Zyklus innerhalb der Patel-la. Es zeigte sich ein diskreter Anstieg der gemessenen Dehnungen mit zuneh-mender Zykluszahl. 
Abbildung 69: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Darstellung des Kriechverhaltens im 1., 3. und 5. Zyklus innerhalb der Troch-lea. Es zeigte sich im Allgemeinen ein diskreter Anstieg der gemessenen Dehnun-gen mit zunehmender Zykluszahl. 
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 Erholung 4.3.4Es zeigte sich bereits graphisch im Wegverlauf, dass sich der Knorpel vor allem im 1. Zyklus relativ zum Kriechverhalten nicht vollständig erholte. In den restlichen Zyklen 2-5 konnte sich der Knorpel relativ zum jeweiligen Kriechen hingegen nahezu voll erholen. Nach 5 min konn-te der Knorpel eine nicht ganz vollständige Erholung erreichen (Abbildung 71).  
 Der Energieverlust während des 1. Zyklus sowie das vorwiegend elastische Verhalten wäh-rend des 2.-5. Zyklus kann anhand des Kraft-Weg-Diagramms als Hysteresekurve veran-schaulicht werden (Abbildung 72). Im 2.-5. Zyklus war die Höhe des Kriechverhaltens und der Erholung annähernd gleich  Aufgrund der geringen beeinflussenden Faktoren hinsichtlich Indentorausrichtung sowie auf-grund der homogenen Ergebnisse hinsichtlich Dicke, Steifigkeit, Kriechen und Erholung wur-den die Kurvenverläufe von Kriechen und umgekehrter Erholung in der medial-zentralen Trochlea für den 1., 3. und 5. Zyklus verglichen.  
Abbildung 71: Beispielhafter Wegverlauf des quasistatischen zyklischen Indentationsversuchs: Während der Präkonditionierung wurde ein Equilibrium erreicht. Im 1. Zyklus zeigteder Knorpel höheres Kriechverhalten als Erholungsverhalten, er konnte seine Ur-sprungsdicke nicht erreichen. Während des 2.-5. Zyklus zeigte der Knorpel nahezu elastisches Verhalten. Auch nach 5 min Erholung konnte die Ausgangshöhe nicht ganz erreicht werden. 
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Im 1. Zyklus lag die Erholungskurve während des Zyklus und am Ende deutlich unterhalb der Kriechkurve (Abbildung 73). Bereits nach 1 s wurde der Knorpel während der Belastung 1,72 % (SA 1,31 %), nach 2 s 2,88 % (SA 2,42 %) tiefer eingedrückt, als er sich in dieser Zeit erholen konnte. Nach 3 s konnte sich der Knorpel zu 3,20 % (SA 2,65 %) im Vergleich nicht wieder aufrichten. Im 1. Zyklus lag die Erholung maximal bei 3,43 % (SA 3,15 %) nach 8,3 s zurück. Zwischen 20 und 60 s verringert sich die Differenz zwischen Kriechen und Erholung auf 2,2 % (SA 4,39 %) am Zyklusende.  Abbildung 73: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Kurvenverlauf der Erholung und des Kriechens im Vergleich in der medial-zentralen Trochlea im 1. Zyklus. 
Abbildung 72: Beispielhaftes Kraft-Weg-Diagramm des quasistatischen zyklischen Indentati-onsversuchs. Im 1. Zyklus konnte der Knorpel seine Ausgangshöhe nicht wieder erreichen. Im 2.-5. Zyklus war die Höhe des Kriechverhaltens und der Erholung annähernd gleich. Weiterhin ist der unterschiedliche Kurvenverlauf der Erholung und des Kriechverhaltens ersichtlich. 
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Im 3. Zyklus konnte unabhängig von der Testlokalisation in allen Versuchen eine nahezu vollständige Erholung erreicht werden (Tabelle 7). Daher wurden für den 3. Zyklus nähere Betrachtungen hinsichtlich der Unterschiede von Kriech- und Erholungsverhalten erhoben und zudem die Steigungen der Kurvenverläufe ausgewertet. Auch im 3. Zyklus lag die Erho-lungskurve initial hinter der Kriechkurve zurück, erreichte jedoch am Ende des Zyklus eine volle Erholung. Am Zyklusende entsprach also die Höhe des Kriechverhaltens der des Erho-lungsverhaltens (Abbildung 74).   Abbildung 74: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Kurvenverlauf der Erholung und des Kriechens im Vergleich in der medial-zentralen Trochlea im 3. Zyklus. Bei 2 s und 30 s lag ein statistisch signifikanter Unterschied zwischen Kriechen und Erholung vor (* signifikanter Unterschied (T-Test, p < 0,05)). Somit wurde die initial deutliche Differenz der ersten Sekunden im Verlauf kontinuierlich klei-ner, bis die Knorpelerholung nach etwa 50 s nur noch minimal hinter dem Kriechverhalten zurücklag (Abbildung 75).  Nach 1 s kroch der Knorpel bereits 1,10 % (SA 1,82 %) und nach 2 s 1,79 % (SA 2,58 %) mehr, als er sich erholte. Nach 3 s lag die Erholung 1,83 % hinter dem Kriechverhalten zu-rück. Während des 3. Zyklus wurde der Knorpel um das Maximum von 2,25 % (SA 2,89 %) nach bereits 3,3 s mehr eingedrückt als er sich zu dieser Zeit wieder aufrichten konnte. Zwi-schen 3,3 und 6,7 s lag die Erholung zwischen 2,25 % und 1,90 % zurück. Nach etwa 6,7 s wurde der Rückstand kontinuierlich ausgeglichen bis die Knorpelerholung nach 49,9 s bei 0,04 % (SA 4,24 %) etwa dem Kriechverhalten entsprach und am Ende vollständig ausglich (0,00 % (SA 4,34 %). Auch am Ende des 3. Zyklus überstieg das Erholungsverhalten das Kriechverhalten nicht (Abbildung 76).   
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Abbildung 75: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Darstellung der Differenz zwischen Kriechen und Erholung für den 3. Zyklus in der medial-zentralen Tibia.  Abbildung 76: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Darstellung der Differenz zwischen Kriechen und Erholung bei 1 s, 2 s, 3,3 s, 6,7s, 49,9 s und 60 s. Nach 3,3 s bestand der höchste Unterschied zwischen Krie-chen und Erholung. Nach 6,7 s verringerte sich der Unterschied zwischen Krie-chen und Erholung kontinuierlich bis nach 49,9 s die Knorpelerholung dem Kriech-verhalten entsprach. Am Ende des Zyklus entsprach die Erholung dem Kriechverhalten. Betrachtet man die Steigungen zwischen den einzelnen Messwerten aus Kriechen und Erho-lung, so konnte festgestellt werden, dass die Steigungen zu Beginn von Kriechen und Erho-lung höher als am Ende ausfielen (Abbildung 77).  
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 Abbildung 77: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Darstellung der Steigungen für die Kriech- und Erholungskurve im Vergleich. Zu Beginn konnten für beide Kurven initial höhere Steigungen zwischen zwei Messpunkten als am Ende gemessen werden. Im Vergleich von Kriechen und Erholung wurde der Knorpel nach 1 s 2,88 % (SA 1,73 %) eingedrückt und konnte sich in dieser Zeit um 1,78 % (SA 0,55 %) erholen. Dabei lag auch die Steigung des Kriechens mit 2,76 %/s (SA 1,68 %/s) über der Steigung der Erholung mit 1,54 %/s (SA 0,40 %/s). Der Unterschied war dabei jeweils statistisch nicht signifikant (T-Test, p-Wert > 0,05). Nach 2 s zeigte der Knorpel der medial-zentralen Trochlea ein Kriech-verhalten von 4,89 % (SA 2,23 %), die Erholung lag mit 3,09 % (SA 1,28 %) statistisch signi-fikant hinter dem Kriechverhalten zurück (T-Test, p-Wert < 0,02). Die Steigung der Kriech-kurve lag zwischen 0-2 s bei 2,60 %/s (SA 1,29 %/s), die Steigung der Erholungskurve bei 1,69 %/s (SA 1,07 %/s). Es zeigte sich kein signifikanter Unterschied (T-Test, p-Wert > 0,05). Nach 30 s unterschieden sich das Kriechverhalten mit 9,81 % (SA 2,91 %) und das Erho-lungsverhalten mit 9,10 % (SA 2,90 %) statistisch signifikant (T-Test, p-Wert < 0,02). Wäh-rend zwischen 0-2 s das Kriechverhalten eine höhere Steigung zeigte, wies die Erholung im Intervall zwischen 2-30 s mit 0,18 %/s (SA 0,05 %/s) eine statistisch signifikant höhere Stei-gung als das Kriechverhalten mit 0,14 %/s (SA 0,04 %/s) auf (T-Test, p-Wert < 0,05). Am Zyklusende bei 60 s zeigte der Knorpel ein Kriechverhalten von 10,91 % (SA 2,93 %) und der Knorpel konnte sich mit 10,92 % (SA 3,20 %) voll erholen. Zwischen 30-60 s wiesen Er-holungs- und Kriechkurve mit 0,04 %/s (SA 0.02 %/s) und 0,06 %/s (SA 0,03 %/s) eine an-nähernd gleiche Steigung auf, wobei die der Erholungskurve leicht höher war. Es unter-schieden sich weder Kriechen und Erholung bei 60 s noch die Steigung der zweiten Zyklushälfte statistisch signifikant (T-Test, p-Wert > 0,05). Initial lag also die Steigung der Erholungskurve deutlich hinter der Kriechkurve zurück, während die Steigung der Erholungs-kurve im mittleren Kurvenabschnitt statistisch signifikant überwog und im letzten Kurvenab-
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schnitt nahezu identisch war. Während des gesamten dritten Zyklus zwischen 0-60 s lag die Steigung der Kriechkurve mit 0,09 %/s (SA 0,03 %/s) statistisch signifikant über der Erho-lungskurve mit 0,08 %/s (SA 0,02 %/s) (T-Test, p-Wert < 0,00). Beide Kurven erreichten kein Equilibrium (Kriterium: Steigung < 0,005 %/s) (Abbildung 78; Tabelle 6). 
 Abbildung 78: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Darstellung der Steigungen der Kriech- und Erholungskurve zwischen 0-1 s, 0-2 s, 2-30 s und 30-60 s. Initial überwog die Steigung der Kriechkurve. Im mittle-ren Achsenabschnitt zwischen 2-30 s war die Erholungskurve steiler als im hinte-ren Kurvenverlauf. Im Zeitintervall zwischen 2-30 s wies die Erholung eine signifi-kant höhere Steigung auf, während die Steigung des Kriechverhaltens über die gesamte Zyklusdauer statistisch signifikant überwog (* signifikanter Unterschied (T-Test, p < 0,05)). Tabelle 6: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisati-on): Darstellung der Ergebnisse der medial-zentralen Trochlea: Kriechen und Er-holung mit SA in %, Steigungen Kriechen und Erholung mit SA in %/s; statistischer Vergleich Kriechen und Erholung und Steigungen Kriechen und Erholung.  Erholung    1 s Erholung   2 s Erholung 30 s Erholung 60 s   Steigung 0-1 s Steigung 0-2 s Steigung 2-30 s Steigung 30-60 s Steigung 0-60 s Kriechen, %                       SA  2,88     1,73 4,89    2,23 9,10    2,91 10,91   2,93  Erholung, %                       SA  1,78    0,55 3,09    1,28 9,10    2,90 10,92  3,20    Steigung Kriechen, %/s    SA  2,76    1,68 2,60    1,29 0,14    0,04 0,04    0,02 0,09    0,03 Steigung Erholung, %/s    SA  1,54     0,40 1,69    1,07 0,18    0,05 0,06    0,03 0,08    0,02 p-Wert                               Kriechen und Erholung 0,09 0,01 0,01 0,97   p-Wert Steigung Kriechen und Erholung 0,10 0,31 0,04 0,07 0,00  
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Im 5. Zyklus lag die Erholung nach 1 s um 1,82 % (SA 1,44 %) und nach 2 s um 2,61 % (SA 2,41 %) hinter dem Kriechen zurück. Im 5. Zyklus war die höchste Differenz bereits nach 1,6 s bei 2,69 % (SA 2,18 %) zu verzeichnen. Nach 3 s kroch der Knorpel 2,26 % (SA 2,91 %) mehr als er sich erholte. Die Differenz zwischen Kriechen und Erholung verringerte sich weiter, bis am Zyklusende ein Unterschied von 1,13 % (SA 4,22 %) bestand. Somit konnte auch im 5. Zyklus eine nahezu volle Erholung erhoben werden (Abbildung 80).  Nach 5 min konnte sich der Knorpel in der medial-zentralen Trochlea 1,78 % (SA 4,22 %) mehr erholen als er im 5. Zyklus kroch (Abbildung 79). Abbildung 80: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Kurvenverlauf der Erholung und des Kriechens im Vergleich in der medial-zentralen Trochlea im 5. Zyklus. Abbildung 79: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Kurvenverlauf der Erholung für 5 min und des Kriechens im 5. Zyklus  im Ver-gleich in der medial-zentralen Trochlea. 
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 Vergleich von Kriechen und Erholung in den verschiedenen 4.3.4.1Testlokalisationen Im Vergleich der Erholung in % des Kriechverhaltens am Ende eines jeden Zyklus zeigte sich erneut eine unvollständige relative Erholung im 1. Zyklus und eine volle relative Erho-lung im 3. Zyklus. So konnte in der Tibia am Ende des 1. Zyklus zwischen 66,93 % (lateral-posterior; SA 17,04 %) und 92,62 % (medial-zentral; SA 5,76 %) der Eindringtiefe wieder ausgeglichen werden. Im 3. Zyklus konnte sich der Knorpel relativ zum Kriechverhalten zwi-schen 99,99 % (lateral-posterior; SA 0,01 %) und 100,02 % (lateral-anterior; SA 0,06 %) er-holen. Im 5. Zyklus erholte sich der Knorpel relativ zum Kriechverhalten zwischen 95,93 % (lateral-posterior; SA 1,37 %) und 100,08 % (medial-zentral; SA 1,37 %).  Auch im Femur konnte sich der Knorpel im 1. Zyklus relativ zum Kriechverhalten zwischen 74,88 % (lateral-posterior; SA 15,92 %) und 91,06 % (medial-zentral; SA 10,68 %) erholen. Im 3. Zyklus konnte mit 99,98 % (lateral-anterior; SA 0,01 %) und 100,00 % (medial-anterior und lateral-posterior; SA 0,02 %) eine nahezu vollständige relative Erholung beobachtet werden. Im 5. Zyklus fand ebenfalls mit 97,49 % (lateral-posterior; SA 2,02 %) und 100,43 % (lateral-anterior; SA 2,73 %) eine nahezu volle relative Erholung statt. Auch in der Trochlea konnte im 1. Zyklus mit 70,56 % (lateral-zentral; SA 20,54 %) und 89,44 % (lateral-distal; SA 11,77 %) keine volle relative Erholung stattfinden, während im 3. Zyklus mit 99,98 % (lateral-zentral; SA 0,01 %) und 100,00 % (lateral-proximal; SA 0,01 %) sowie im 5. Zyklus mit 95,64 % (lateral-zentral; SA 5,19 %) und 99,06 % (medial-distal; SA 3,06 %) eine nahezu volle relative Erholung vorlag.  Analog zu Tibia, Femur und Trochlea fand auch in der Patella mit 74,34 % (lateral-proximal; SA 22,68 %) und 82,05 % (lateral-distal; SA 6,32 %) keine volle relative Erholung im 1. Zyk-lus statt. Im 3. Zyklus konnte sich der Knorpel im Vergleich zum Kriechverhalten zwischen 99,97 % (medial-distal; SA 0,04 %) und 99,99 % (medial-distal; SA 0,01 % und lateral-distal; SA 0,02 %) erholen. Im 5. Zyklus lag mit 96,10 % (lateral-proximal; SA 5,14 %) und 98,13 % (lateral-posterior; SA 2,09 %) eine nahezu volle relative Erholung vor.  Wie bereits erwähnt, konnte die unvollständige Erholung des 1. Zyklus auch nach 5 min nicht ausgeglichen werden. In der Tibia lag die Knorpelerholung zwischen 78,69 % (lateral-posterior; SA 10,93 %) und 95,77 % (medial-zentral; SA 3,40 %). Im Femur konnte sich der Knorpel nach 5 min zwischen 82,54 % (lateral-posterior; SA 17,64 %) und 95,13 % (lateral-zentral; SA 6,46 %) erholen. Die Knorpelerholung in der Trochlea lag nach 5 min zwischen 84,79 % (lateral-zentral; SA 12,43 %) und 91,38 % (medial-zentral; SA 6,12 %), die der Pa-tella zwischen 76,32 % (lateral-proximal; SA 19,45 %) und 91,94 % (lateral-distal; SA 2,13 %) (Tabelle 7). 
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Tabelle 7: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisati-on): Erholungsverhalten in % des Kriechverhaltens am Ende jedes Zyklus für alle Testlokalisationen mit Mittelwert und SA in % für den 1., 3. und 5. Zyklus und nach 5 min. Probe Zyklus Medial  anterior/ proximal Medial zentral Medial  posterior/ distal Lateral anterior/ proximal Lateral zentral Lateral  posterior/ distal Tibia  Zyklus 1 81,64      (SA 17,42) 92,62         (SA 5,76) 69,93      (SA 17,04) 67,60          (SA 16,15) 86,24          (SA 6,77) 65,93       (SA 17,84) Zyklus 3 100,00         (SA 0,02) 100,00     (SA 0,00) 99,99        (SA 0,01) 100,02        (SA 0,06) 100,01     (SA 0,03) 99,99         (SA 0,01) Zyklus 5 98,66       (SA 3,21) 100,08         (SA 1,37) 97,45      (SA 2,59) 97,74           (SA 3,89) 98,47         (SA 2,70) 95,93       (SA 1,37)  5 min 88,94        (SA 11,00) 95,77         (SA 3,40) 80,30        (SA 16,19) 90,92             (SA 19,59) 91,64         (SA 8,59) 78,69       (SA 10,93) Femur    Zyklus 1 84,83         (SA 12,88) 91,06       (SA 10,68) 88,53         (SA 7,27) 75,58           (SA 15,13) 88,56       (SA 9,45) 74,88       (SA 15,92) Zyklus 3 100,00        (SA 0,02) 99,98        (SA 0,03) 99,99        (SA 0,01) 99,98         (SA 0,01) 99,99      (SA 0,01) 100,00     (SA 0,02) Zyklus 5 97,76       (SA 1,55) 98,97         (SA 2,42) 98,29       (SA 2,72) 100,43        (SA 2,73) 99,78         (SA 1,84) 97,49       (SA 2,02)  5 min 92,01      (SA 8,15) 88,87         (SA 9,39) 88,13        (SA 15,28) 83,52             (SA 16,59) 95,13         (SA 6,46) 82,54       (SA 17,64) Trochlea  Zyklus 1 83,45         (SA 11,32) 81,17        (SA 15,35) 76,28        (SA 17,76) 89,44             (SA 11,77) 70,56       (SA 20,54) 76,25       (SA 18,63) Zyklus 3 99,99        (SA 0,01) 99,99        (SA 0,01) 99,99        (SA 0,01) 100,00            (SA 0,01) 99,98         (SA 0,01) 99,99            (SA 0,02) Zyklus 5 97,07        (SA 2,56) 98,56         (SA 1,54) 99,06        (SA 3,06) 98,73            (SA 3,25) 95,64        (SA 5,19) 96,47         (SA 4,17)  5 min 89,37      (SA 6,12) 91,38         (SA 6,12) 86,70        (SA 14,75) 96,84             (SA 7,89) 84,79         (SA 12,43) 88,18       (SA 10,86) Patella    Zyklus 1 76,08        (SA 13,74)  80,32      (SA 7,42) 74,34          (SA 22,68)  82,05       (SA 6,32) Zyklus 3 99,98              (SA 0,02)  99,99        (SA 0,01) 99,97           (SA 0,04)  99,99       (SA 0,02) Zyklus 5 97,14          (SA 4,03)  97,95         (SA 1,66) 96,10            (SA 5,14)  98,13          (SA 2,09)  5 min 84,89      (SA 11,77)  90,06        (SA 5,80) 76,32             (SA 19,45)  91,94       (SA 2,13)   Erholungsverhalten der verschiedenen Testlokalisationen 4.3.4.2Im Vergleich des Erholungsverhaltens relativ zur initialen Knorpeldicke ließ sich insgesamt feststellen, dass der Knorpel während des 1. Zyklus seine ursprüngliche Dicke zwischen 0,88 % (medial-zentrales Femur; 1. Zyklus; SA 1,13 %) und 9,67 % (medial-posteriore Tibia; 1. Zyklus; SA 6,89 %) nicht wieder erreichen konnte. In der medial-posterioren Tibia fehlten 
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im 5. Zyklus 13,71 % (medial-posteriore Tibia; 5. Zyklus; SA 9,39 %). Auch nach 5 min Ent-lastung konnte in keiner der Lokalisationen eine vollständige Erholung des Knorpels ver-zeichnet werden. Der Höhenverlust der Präkonditionierung und des 1. Zyklus konnten also auch nach 5 min nicht vollständig ausgeglichen werden. Dabei fehlten zwischen 0,08 % (la-teral-proximale Trochlea; SA 1,17 %) und 7,35 % (medial-posteriore Tibia; SA 8,31 %) zum vollständigen Wiedererreichen der ursprünglichen Knorpeldicke (Tabelle 8). Im Mittel wurde die ursprüngliche Knorpelhöhe zu 97,85 % (SA 1,98 %) nahezu wieder aufgerichtet. Beson-ders interessant ist, dass sich der Knorpel im 3. Zyklus in jeder Testlokalisation relativ zum Kriechen voll erholen konnte. Tabelle 8: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisati-on): Erholungsverhalten der verschiedenen Testlokalisationen in der porösen In-dentation, jeweils Mittelwert und SA in % der Ausgangsdicke für den 1., 3. und 5. Zyklus sowie nach 5 min. Probe Zyklus Medial  anterior/ proximal Medial zentral Medial  posterior/ distal Lateral anterior/ proximal Lateral zentral Lateral  posterior/ distal Tibia  Zyklus 1 3,62         (SA 5,85) 1,27         (SA 1,55) 9,67         (SA 6,89) 9,42             (SA 6,81) 2,13         (SA 1,41) 8,69         (SA 6,30) Zyklus 3 4,84         (SA 8,83) 1,58        (SA 1,81) 12,93         (SA 9,56) 11,14            (SA 8,45) 2,49          (SA 2,57) 10,53         (SA 7,93) Zyklus 5 5,28        (SA 8,94) 1,74         (SA 2,03) 13,71        (SA 9,39) 11,28            (SA 8,99) 3,09         (SA 2,81) 11,80       (SA 7,83)  5 min 2,47        (SA 3,95 0,66         (SA 0,71) 7,35        (SA 8,31) 3,99             (SA 8,18) 1,56         (SA 2,04) 6,10         (SA 4,71) Femur    Zyklus 1 1,86         (SA 1,59) 0,88         (SA 1,13) 1,41         (SA 1,19) 4,57             (SA 3,79) 1,50         (SA 1,40) 4,01         (SA 6,79) Zyklus 3 1,96        (SA 1,60) 1,17        (SA 1,13) 1,73          (SA 1,58) 6,36             (SA 5,72) 1,91          (SA 1,98) 4,85         (SA 8,63) Zyklus 5 2,44        (SA 2,02) 1,32         (SA 1,02) 2,05        (SA 1,77) 6,50             (SA 5,78) 2,08          (SA 1,98) 5,35          (SA 9,20)  5 min 1,07        (SA 1,43) 0,99         (SA 1,16) 1,25        (SA 1,39) 3,92             (SA 5,58) 0,70         (SA 1,01) 3,26         (SA 8,45) Trochlea    Zyklus 1 3,05        (SA 3,67) 2,40        (SA 1,85) 5,05        (SA 5,14) 1,65                  (SA 2,34) 5,62             (SA 4,04)) 4,42         (SA 3,96) Zyklus 3 4,50        (SA 6,03) 2,97        (SA 2,37) 6,10          (SA 5,83) 1,63           (SA 2,60) 7,53             (SA 5,47) 5,88            (SA 6,16) Zyklus 5 5,05        (SA 6,88) 3,20         (SA 2,46) 6,48        (SA 6,12) 1,91           (SA 2,32) 8,44            (SA 6,12)) 6,53         (SA 6,52)  5 min 2,12        (SA 2,12) 1,13         (SA 0,74) 3,39         (SA 5,17) 0,08           (SA 1,17) 3,52            (SA 3,45) 2,91         (SA 4,01) Patella   Zyklus 1 4,19         (SA 3,99)  2,40         (SA 1,16) 4,50            (SA 4,36)  2,03         (SA 1,18) Zyklus 3 5,71               (SA 6,16)  2,96         (SA 1,44) 6,72             (SA 6,82)  2,72         (SA 1,76) 
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 Zyklus 5 6,42          (SA 7,31)  3,15         (SA 1,59) 7,79            (SA 8,00)  3,05          (SA 1,97)  5 min 3,45          (SA 5,19)  1,23         (SA 0,82) 5,05            (SA 4,94)  0,96          (SA 0,48)   Tibia 4.3.4.2.1Im Vergleich der Testlokalisationen innerhalb der Tibia zeigte Knorpelgewebe, das tiefer ein-gedrückt wurde, eine unvollständigere Erholung. Innerhalb der medialen Tibia konnten für den 3. Zyklus signifikante Unterschiede im Erholungsverhalten festgestellt werden (3. Zyklus; ANOVA, p < 0,05). Es unterschieden sich die medial-zentrale und die medial-posteriore Test-lokalisation statistisch signifikant (Turkey’s, F (2,18) = 4,203, p = 0,032). Medial-zentral er-reichte der Knorpel lediglich um 1,58 % (SA 1,81 %) seine ursprüngliche Dicke nicht. In der medial-posterioren Tibia fehlten 12,93 % (SA 9,56 %). Auffällig dabei war, dass die menis-kusfreie Tibia (medial-zentral) sich auch relativ zur Eindringtiefe mehr erholte als die anderen Testlokalisationen. Nach 5 min Entlastung erholte sich der Knorpel zwischen 0,66 % (medial-zentral; (SA 0,71 %)) und 7,35 % (medial-posterior; (SA 8,31 %)) (Abbildung 81).  
 Femur 4.3.4.2.2Auch im Femur erholte sich tiefer eingedrücktes Gewebe unvollständiger. Hier konnte sich das mediale Femur stärker aufrichten als das laterale Femur. Es zeigten sich keine signifi-kanten Unterschiede in der jeweils medialen und lateralen Kondyle (3. Zyklus; ANOVA, p > 0,05). Es fehlten im 3. Zyklus zwischen 1,17 % (medial-zentral; SA 1,13 %) und 6,36 % (late-ral-anterior; SA 8,63 %) zur Ausgangsdicke. Zentral erholte sich der Knorpel jeweils mehr als anterior und posterior. Im lateral-anterioren Femur konnte sich der Knorpel nach 5 min Abbildung 81: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Darstellung des Erholungsverhaltens im 1., 3. und 5. Zyklus innerhalb der Tibia (* signifikanter Unterschied (Turkey’s, F (2,18) = 4,203, p = 0,032)). 
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Entlastung am wenigsten wieder aufrichten (Abbildung 82).  Abbildung 82: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Darstellung des Erholungsverhaltens im 1., 3. und 5. Zyklus innerhalb des Femurs.  Trochlea 4.3.4.2.3Das Erholungsverhalten in der Trochlea war homogener als in der Tibia und im Femur. Dem Knorpel fehlten im 3. Zyklus zwischen 1,63 % (medial-distal; SA 2,60 %) und 7,53 % (lateral-zentral; SA 5,47 %) zur Ausgangsdicke. Es konnten keine signifikanten Unterschiede gefun-den werden (3. Zyklus; ANOVA, p > 0,05). Nach 5 min variierte die Knorpelerholung zwi-schen 0,08 % (lateral-proximal; SA 1,17 %) und 3,52 % (lateral-zentral; SA 3,45 %) (Abbildung 83). 
 Abbildung 83: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Darstellung des Erholungsverhaltens im 1., 3. und 5. Zyklus innerhalb der Trochlea. 
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 Patella 4.3.4.2.4Die proximale Patella erholte sich medial und lateral weniger als distal. Es konnten keine signifikanten Unterschiede im Lokalisationsvergleich gefunden werden. Im 3. Zyklus fehlten zwischen 2,72 % (lateral-distal; SA 1,76 %) und 6,72 % (lateral-proximal; SA 6,82 %) zur ursprünglichen Knorpeldicke. 5 min nach Entlastung konnte der Knorpel seine Ausgangshö-he zwischen 0,96 % (lateral-distal; SA 0,48 %) und 5,05 % (lateral-proximal; SA 4,94 %) nicht wieder erreichen (Abbildung 84). d Abbildung 84: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Darstellung des Erholungsverhaltens im 1., 3. und 5. Zyklus innerhalb der Patella.  Probenübergreifender Vergleich 4.3.5Für den probenübergreifenden Vergleich wurde für Steifigkeit, Kriechverhalten und Erho-lungsverhalten jeweils der 3. Zyklus verwendet (Tabelle 9).  Tabelle 9: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisati-on): Probenübergreifender Vergleich von Steifigkeit, Kriechverhalten und Erho-lungsverhalten des 3. Zyklus in N/mm und % der Ausgangsdicke.  Probe Medial  anterior/ proximal Medial zentral Medial  posterior/ distal Lateral anterior/ proximal Lateral zentral Lateral  posterior/ distal Steifigkeit Zyklus 3 Tibia 4,99         (SA 1,98) 3,07        (SA 1,63) 6,22         (SA 4,24) 7,89            (SA 2,97) 10,28        (SA 4,89) 12,61         (SA 3,17) Femur 7,38        (SA 4,83) 5,54        (SA 2,41) 5,82        (SA 3,63) 7,86             (SA 3,61) 10,28      (SA 2,25) 10,69       (SA 3,02) Trochlea 7,09        (SA 2,85) 8,32        (SA 2,15) 7,23        (SA 3,55) 8,47             (SA 3,48) 9,04         (SA 4,79) 8,2            (SA 4,01) Patella 4,79               (SA 3,44)  3,90         (SA 1,73) 3,56             (SA 3,10)  4,77          (SA 1,65) 
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Kriechen Zyklus 3 Tibia 15,21         (SA 10,32) 15,59      (SA 6,67) 31,30        (SA 11,24) 27,37          (SA 9,99) 15,37      (SA 5,05) 26,02         (SA 10,51) Femur 10,74        (SA 4,70) 8,10        (SA 2,49) 11,39        (SA 5,95) 17,41         (SA 8,31) 12,18       (SA 3,13) 20,83       (SA 14,91) Trochlea 16,17        (SA 9,84) 13,73        (SA 3,27) 18,57        (SA 8,41) 13,60             (SA 8,11) 20,57         (SA 4,09) 21,03            (SA 8,11) Patella 16,08               (SA 9,55)  12,45        (SA 2,77) 18,17            (SA 9,08)  11,43       (SA 4,07) Erholung Zyklus 3 Tibia 4,84         (SA 8,83) 1,58        (SA 1,81) 12,93         (SA 9,56) 11,14            (SA 8,45) 2,49         (SA 2,57) 10,53         (SA 7,93) Femur 1,96        (SA 1,60) 1,17        (SA 1,13) 1,73          (SA 1,58) 6,36             (SA 5,72) 1,91           (SA 1,98) 8,63         (SA 8,98) Trochlea 4,50        (SA 6,03) 2,97        (SA 2,37) 6,10          (SA 5,83) 1,63           (SA 2,60) 7,53             (SA 5,47) 5,88            (SA 6,16) Patella 5,71               (SA 6,16)  2,96         (SA 1,44) 6,72             (SA 6,82)  2,72         (SA 1,76)    Steifigkeit 4.3.5.1Die höchste Inhomogenität hinsichtlich der Steifigkeit wurde in der Tibia verzeichnet. In der Tibia wurde sowohl die höchste als auch die geringste Steifigkeit gemessen. Die laterale Tibia war dabei steifer als die mediale Tibia. Im Femur wurden im Vergleich zur Tibia im All-gemeinen diskret höhere Steifigkeiten bestimmt. Auch hier wurden lateral höhere Steifigkei-ten als medial verzeichnet (Abbildung 85). Im Vergleich zweier gegenüberliegender Lokalisa-tionen von Femur und Tibia konnte in den medial-zentralen Testlokalisationen ein signifikanter Unterschied festgestellt werden (T-Test, p < 0,05) (Abbildung 87). Die Trochlea wies geringere Steifigkeiten als Tibia und Femur auf. Insgesamt wurden in der Patella die geringsten Steifigkeiten erhoben. Trochlea und Patella zeigten homogenere Steifigkeiten als Tibia und Femur (Abbildung 85; Abbildung 88).  
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Abbildung 85: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Schematische Darstellung der Kartographierung der Steifigkeiten im ovinen Kniegelenk für die erhobenen Prüfstellen. Hohe Inhomogenität wurde in A) Tibia und B) Femur gefunden. Geringere und homogenere Steifigkeiten wurden in C) Trochlea und D) Patella erhoben.  Kriechen 4.3.5.2Das Femur und die Tibia wurden auch in ihrem Kriechverhalten in gegenüberliegenden Test-lokalisationen verglichen. Im Femur wurde jede Testlokalisation weniger als die korrespon-dierende Prüfstelle in der Tibia eingedrückt. Hier zeigte sich in allen Lokalisationen, mit Aus-nahme medial-anterior und lateral-zentral, ein signifikanter Unterschied (T-Test, p < 0,05) (Abbildung 87). Trochlea und Patella zeigten im Vergleich des Kriechverhaltens homogenere Ergebnisse (T-Test, p > 0,05) (Abbildung 86; Abbildung 88).  Erholung 4.3.5.3Im Vergleich zweier gegenüberliegender Testlokalisationen von Femur und Tibia konnte me-dial-posterior ein signifikanter Unterschied im Erholungsverhalten festgestellt werden (T-Test, p < 0,05) (Abbildung 87). Auch im Erholungsverhalten zeigten Trochlea und Patella homogene Ergebnisse (T-Test, p > 0,05) (Abbildung 86; Abbildung 88). 
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91  Abbildung 87: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokali-sation): Darstellung der Steifigkeit, Kriechverhalten und Erholungsverhalten für den 3. Zyklus aller Testlokalisationen in Femur und Tibia (* signifikanter Unter-schied im Vergleich zweier gegenüberliegender Lokalisationen zwischen Tibia und Femur (T-Test, p < 0,05)). 

Abbildung 86: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Schematische Darstellung der Kartographierung des Kriechverhaltens und Erholungsverhaltens im ovinen Kniegelenk für die erhobenen Prüfstellen in % der Ausgangsdicke. Hohe Inhomogenität wurde in A) Tibia und B) Femur gefunden. Geringere und homogenere Ergebnisse wurden in C) Trochlea und D) Patella er-hoben. 
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Abbildung 88: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisa-tion): Darstellung der Steifigkeit, Kriechverhalten und Erholungsverhalten für den 3. Zyklus aller Testlokalisationen in Trochlea und Patella.    
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 Diskussion 5In den letzten Jahrzehnten wurde in der Forschung zunehmend der Fokus auf die künstliche Herstellung von Knorpelregeneraten als Ersatz von degenerativ verändertem Knorpelgewe-be gelegt (MANSOUR 2013 [170]). Neben Richtlinien zur Biotoxizität und Biokompatibilität soll zukünftig auch eine mechanische Charakterisierung erfolgen (KLEEMANN 2006 [127]; MANSOUR 2013 [170]). Dafür muss zunächst gesunder Gelenkknorpel untersucht werden, um entsprechende Vergleichsparameter für Ersatzmaterial aufzustellen. Diesen Untersuchungen kommt vor allem aufgrund der einzigartigen, komplexen Biomechanik gesunden Knorpelge-webes eine besondere Bedeutung zu.  In dieser Arbeit erfolgte zunächst eine umfassende Literaturrecherche. Anschließend wurde ein statisches und ein zyklisches Testverfahren zur Untersuchung des Erholungsverhaltens an bovinem Knorpel erprobt. In einem Hauptversuch wurde ein quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch an ovinem Knorpel durchgeführt. Der Schwerpunkt wurde dabei auf das Erholungsverhalten des gesunden Knorpels gelegt, welches durch das Schwellverhalten von Knorpel bedingt ist. Eines der frühesten Zeichen von geschädigtem Knorpelgewebe ist vermehrtes Schwellverhalten. Dieses stellt somit einen entscheidenden Funktionsparameter zur frühzeitigen Beurteilung der Knorpelqualität dar (ALTMAN 1984 [6]; MAROUDAS 1977 [177]; MUIR 1977 [194]; NARMONEVA 2002 [195]). Das Schwellverhalten wurde bisher zumeist durch den Austausch hypertoner und hypotoner Versuchsmedien untersucht (FLAHIFF 2002 [73]; KORHONEN 2010 [131]; MAROUDAS 1977 [177]; NARMONEVA 2002 [195]; NARMONEVA 2001 [196]; SETTON 1999 [228]; TREPPO 2000 [258]; WANG 2008 [262]). Während der Kompression wird interstitielle Flüssigkeit aus der porösen Matrix gepresst (LU 2010 [161]; LU 2008 [162]). Während der Erholung folgt die ausgepresste Flüssigkeit dem durch die negativ geladenen Seitenketten der PGs ausgelös-ten osmotischen Druckgradienten zurück (KEMPSON 1971 [122]; LU 2008 [162]; LÜLLMANN-RAUCH 2012 [163]; MOW 2002 [190]; TORZILLI 1976 [255]). Die Untersuchung des Hysterese-verhaltens stellt in neueren Betrachtungen eine vielversprechende Methode dar, die viskoelastischen Eigenschaften des Knorpelgewebes zu beurteilen (BIECHLER 2013 [30]; KELM 2002 [120]; SZARKO 2010 [251]).  Nur wenige Publikationen befassen sich mit der Knorpelerholung nach Belastung. Die Da-tenerhebung erfolgte in vivo mittels MRT, welche einer hohen auflösungsbedingten und zeit-lichen Limitierung unterliegt (ECKSTEIN 1999 [67]; GREAVES 2009 [84]). Das Erholungsverhal-ten von artikulärem Knorpel wurde unserer Kenntnis nach aufgrund der hohen technischen Herausforderung noch nie mit einer minimalen Tastlast von 5,66 kPa untersucht. Der Knor-pel wurde dann zumeist vollständig entlastet, was zu einem Verlust des Oberflächenkontakts 
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führte, daher wurden bisher kaum Aussagen über den Kurvenverlauf getroffen (ATESHIAN 1997 [11]; ATHANASIOU 1991 [14]; BARKER 2001 [22]; KEMPSON 1971 [122]; SAUERLAND 2003 [221]; SCHMIDT-ROHLFING 2004 [226]; SETTON 1993 [229]; STEINMEYER 1999 [243]; WILSON 2005 [266]). Da Knorpelgewebe lokalisationsspezifische mechanische Eigenschaften zeigt, erfolgte zu-dem eine Kartographierung des ovinen Kniegelenks hinsichtlich der Dicke, der Steifigkeit, des Kriechverhaltens und des Erholungsverhaltens (APPLEYARD 2003 [7]; LYYRA 1999 [164]).  5.1 Testverfahren  Indentationsversuch 5.1.1Ein Teilziel dieser Dissertation war die Erstellung eines standardisierten Testverfahrens. In der bisherigen Literatur erfolgte die biomechanische Charakterisierung gesunden und künst-lichen Knorpels und der einzelnen Bestandteile sowohl in vivo als auch in vitro. Dabei wur-den diverse Untersuchungsmethoden wie das MRT, die Rasterkraftmikroskopie und andere in vitro Prüfsysteme angewandt. Die Evaluierung des Knorpelgewebes erfolgte mittels vieler verschiedener Prüfprotokolle und unter diversen Randbedingungen (DARLING 2010 [56]; LOPARIC 2010 [157]; MAROUDAS 1968 [171]) (Tabelle 13 - Tabelle 22 (Anhang Seite 122 ff.)). Die Entwicklung eines Standards angesichts der umfangreichen Literaturlage und der hohen Diversität der verwendeten Methoden stellte eine besondere Herausforderung dar. In unserem Versuchsprotokoll wurde der Kompressionsversuch verwendet (Tabelle 13 (An-hang Seite 122)). Zudem wurde der Kompressionsversuch aufgrund der frei wählbaren Pro-bengeometrie sowie der häufigen Anwendung in der Literatur im Rahmen einer Indentation durchgeführt (HORI 1976 [98]; KORHONEN 2002 [134]; LE 2008 [142]; LI 2006 [150]; LYYRA 1999 [164]; MOW 2005 [192]; WARNER 2001 [264]). Die Indentation stellt ein effektives Ver-fahren zur Erhebung biomechanischer Eigenschaften und zur frühen Differenzierung von intaktem und geschädigtem Knorpelgewebe dar (HOSSEINI 2013 [99]).  In der Literatur wird eine Vielzahl verschiedener Indentorgrößen, Geometrien und Materialien verwendet (Tabelle 21 (Anhang Seite 133)). In unseren Versuchen wurde ein flacher, zylind-rischer Indentor verwendet. Der Kugelindentor wird zwar für dünnen Knorpel empfohlen, je-doch kann beim Kugelindentor die Kontaktfläche zwischen Knorpelgewebe und Prüfstempel nicht exakt bestimmt werden (BAE 2006 [18]; LYYRA-LAITINEN 1999 [165]). Ein scharfkantiger zylindrischer Indentor würde im Vergleich höhere Dehnungen in den meisten Knorpelschich-ten hervorrufen und somit leichter eine Überschreitung physiologischer Dehnungen bewirken (BAE 2006 [18]). Daher waren die Kanten des Stempels in unseren Versuchen leicht ange-schrägt, um Spitzendehnungen und einer eventuellen Schädigung des Gewebes am Inden-torrand vorzubeugen (LU 2010 [161]; WARNER 2001 [264]).  
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In dieser Arbeit wurden sowohl solide als auch poröse Indentoren verwendet. Durch die Verwendung eines porösen Indentors kann ein freier Flüssigkeitsfluss an der Prüfstelle erfol-gen (LI 2006 [150]; LU 2004 [160]; MOW 1989 [189]). Der Durchmesser wurde nach einer etablierten Publikation mit 1,5 mm gewählt (MOW 1989 [189]). Für einen noch freieren Flüs-sigkeitsfluss an der Knorpeloberfläche hätte eventuell ein poröser Indentor mit kleinerem Durchmesser verwendet werden können (LI 2006 [150]). Zudem sollte nach jedem Versuch eine Reinigung der Poren im Ultraschallbad erfolgen, um einen jeweils vergleichbaren freien Flüssigkeitsfluss in jedem Versuch gewährleisten zu können (LU 2004 [160]; MOW 1989 [189]). Die Relation von Indentorradius und Knorpeldicke konnte aufgrund der verschiedenen Lokalisationen und Knorpeldicken nicht berücksichtigt werden (HAYES 1972 [94]; LU 2004 [158]). Hierfür hätte vorab eine nichtinvasive Dickenmessung mittels Ultraschall erfolgen müssen (JURVELIN 1995 [113]). Die in unserem Versuch verwendeten Indentoren waren aus Glas gefertigt. Der Durchmesser variierte herstellungsbedingt zwischen 1,3 mm und 1,7 mm. In künftigen Versuchen könnte ein poröser Stahlindentor verwendet werden, der zudem wi-derstandsfähiger ist (KEENAN 2009 [117]). Eine orthograde Ausrichtung des Indentors zur Knorpeloberfläche wurde zusätzlich zum bloßen Auge unter Kamerasicht vorgenommen (BARKER 2001 [22]). So konnte eine annährend gleiche Kontaktfläche in jedem Versuch ge-währleistet werden.   Tiermodelle 5.1.2Das bovine Tiermodell stellt ein etabliertes, häufig verwendetes Tiermodell in der Erhebung mechanischer Knorpelparameter dar (Tabelle 19 (Anhang Seite 130)). Das ovine Kniegelenk gewinnt zunehmend an Bedeutung in der OA-Forschung (BURGER 2007 [40]). Obligat war zudem die Verwendung adulter Schafe, da unreifes Knorpelgewebe von Jungtieren unter-schiedliche mechanische, biochemische und strukturelle Eigenschaften aufweist (JULKUNEN 2009 [105]).   Probengeometrie 5.1.3In der Literatur werden sowohl intakte Kniegelenke, ganze Proben, KKZ oder lediglich Knor-pelzylinder verwendet. KKZ stellen dabei eine sehr häufige geometrische Rahmenbedingung zur mechanischen Charakterisierung von nativem und behandeltem Knorpelgewebe dar (Tabelle 20 (Anhang Seite 132)). In unseren Versuchen wurden die KKZ in die Probenkam-mer so eingespannt, dass der Knorpel frei an seinen Rändern war, um das Schwellverhalten nicht zu inhibieren (BARKER 2001 [22]). Um die mechanischen Eigenschaften des Knorpels unter möglichst physiologischen Bedingungen zu testen, wurden in dieser Arbeit zusätzlich ganze Präparate verwendet (ATHANASIOU 1991 [14]; CHIRAVARAMBATH 2009 [51]; KIVIRANTA 
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2006 [126]; LÉGARÉ 2002 [147]; MOW 1989 [189]). So konnte beispielsweise ein möglicher Einfluss der eventuell geschädigten Randarchitektur des Kollagennetzwerkes ausgeschlos-sen werden. Zudem konnte nachgewiesen werden, dass explantierter Knorpel verstärktes Schwellverhalten zeigt und somit nicht mehr voll physiologisches Gewebe darstellt (TORZILLI 1997 [254]).  Es wurden nur Proben mit makroskopisch unauffälligem Knorpelgewebe untersucht. Dabei kann makroskopisch unauffälliges Knorpelgewebe bereits oberflächliche Fibrillationen, eine veränderte Zellanordnung sowie biomechanische Eigenschaften aufweisen (BALDASSARRI 2007 [20]; FRANZ 2001 [76]; MEACHIM 1972 [182]). In unseren Versuchen könnte also sowohl gesunder als auch geringgradig degenerativ veränderter Knorpel getestet worden sein. In künftigen Versuchen könnte vor Versuchsbeginn eine Evaluierung der Oberflächenintegrität, beispielsweise mit einem Indian ink Test erfolgen (BULLOUGH 1968 [39]; MEACHIM 1972 [182]).   Lagerung, Auftaumodalität und Versuchsmedium 5.1.4Aufgrund der experimentellen Praktikabilität mussten die Proben zur Lagerung einem Ein-frierzyklus ausgesetzt werden. Da bei tieferen Temperaturen ein Einfluss auf die mechani-sche Charakterisierung bewiesen werden konnte, wurde eine Lagerungstemperatur von -28 °C gewählt (SZARKO 2010 [251]). Ebenfalls konnte kein Einfluss bei der Lagerung für wenige Tage bei 4°C festgestellt werden (CHANGOOR 2010 [47]). Da die Auftaumodalität, insbesondere zu hohe Temperaturen, ebenfalls eine Veränderung der mechanischen Eigen-schaften haben könnte, wurden die geschlossenen Kniegelenke bei 4 °C über 24 h aufgetaut (CHANGOOR 2010 [47]).  Als Lagerungs- und Versuchsmedium wurde aufgrund seines physiologischen PH-Werts und der häufigen Verwendung in der Literatur PBS gewählt (BURGIN 2008 [41]; HUANG 2003 [100]; PARK 2008 [209]). Bei längerer Versuchsdauer sollte die Verwendung von PIs in Er-wägung gezogen werden (BURSAĆ 1999 [42]; MILLER 2010 [183]; SCHINAGL 1997 [225]).   Temperatur 5.1.5Die Versuche wurden ebenfalls aufgrund der häufigen Verwendung in der Literatur bei Raumtemperatur durchgeführt (LU 2004 [160]; MOW 1989 [189]). Einige wenige Publikatio-nen führten die Versuche bei 37 °C, also Körpertemperatur, durch (BARKER 1997 [21]; KATAKAI 2009 [115]; KEMPSON 1971 [124]). Ein weiterer spannender Ansatz könnte eine Testtemperatur bei 31,9 °C sein. Diese Temperatur wurde intraartikulär im Knie gemessen (OOSTERVELD 1992 [204]). 



Diskussion 

97 

  Prüfprotokoll 5.1.6In der bisherigen Literatur werden sowohl statische als auch dynamische Prüfprotokolle ver-wendet. Es konnte in verschiedenen Publikationen gezeigt werden, dass unterschiedliche Belastungen stimulierende und inhibierende Effekte auf den Metabolismus des Knorpels zur Folge haben (ACKERMANN 2005 [1]; BACHRACH 1995 [16]; KIM 1994 [125]; SAUERLAND 2007 [222]; WOLF 2006 [268]). Dies findet auch in der Züchtung von Knorpelkonstrukten Anwen-dung (SHELTON 2003 [232]). Die biomechanische Testung erfolgte mittels Kriech- und Span-nungsrelaxationstests, seltener mittels sinusoidaler Prüfverfahren (MOW 1980 [193]) (Tabelle 14 (Anhang Seite 124), Tabelle 15 (Anhang Seite 126), Tabelle 16 (Anhang Seite 127)). In vitro wurde das Erholungsverhalten in einem statischen oder quasistatischen Versuchsauf-bau evaluiert (ATESHIAN 1997 [11]; ATHANASIOU 1991 [14]; KEMPSON 1971 [122]; MOW 1989 [189]). Zur Eruierung der mechanischen Eigenschaften von nativem Knorpelgewebe wurde in unseren Versuchen eine Kriecherholung durchgeführt. Dabei wurde ein statisches, ein dynamisches und ein quasistatisches Prüfprotokoll angewandt (Tabelle 14 (Anhang Seite 124)).    Dickenmessung 5.1.7Die Dickenmessung via Nadel stellt neben der optischen und der Bestimmung mittels Ultra-schall und MRT ein bereits etabliertes Verfahren dar (BARTHES 2007 [23]; COHEN 1999 [52]; ECKSTEIN 1997 [62]; ECKSTEIN 1992 [66]; HAUBNER 1997 [93]; JURVELIN 1995 [113]; KOFF 2010 [129]; MODEST 1989 [184]; SHEPHERD 1999 [234]; SONG 2006 [239]; YOON 2008 [273]). Die Dickenbestimmung via Nadelindentation wurde aufgrund ihrer häufigen Anwendung und der einfachen Praktizierbarkeit gewählt (JURVELIN 1995 [113]). Da unser Versuch unter Kraft-regelung und nicht Positionsregelung durchgeführt wurde, war eine Dickenbestimmung vor Testbeginn nicht notwendig. Bei Anfahren von prozentualen Dehnungen wäre eine nichtin-vasive Messung mittels Ultraschall der destruktiven Nadelindentation vorzuziehen (JURVELIN 1995 [113]; MODEST 1989 [184]; YAO 1999 [272]).  5.2 Vorversuche  Statischer Kriecherholungsversuch 5.2.1In einem Vorversuch wurde zunächst ein statisches Versuchsschema gewählt, um die Krie-cherholung des Knorpels zu untersuchen. Für die Präkonditionierung wurde eine möglichst geringe Last von 5,66 kPa zur Sicherstellung des Oberflächenkontakts zwischen Probe und Stempel gewählt (ATESHIAN 1997 [11]; ATHANASIOU 1991 [14]; SZARKO 2010 [251]). Die Höhe 
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der Belastung von 0,11 MPa richtete sich nach einer etablierten Publikation von MOW 1989 (MOW 1989 [189]). Wie bereits in der Literatur beschrieben, zeigte sich auch in unserem Kur-venverlauf biphasisches Materialverhalten (KEENAN 2011 [116]; MAK 1987 [167]; MOW 1989 [189]; MOW 1980 [193]). Zwischen 0-1 s und 0-2 s konnten im Kurvenverlauf von Kriechen und Erholung deutlich hö-here Steigungen als am Ende verzeichnet werden. Die Steigungen der Kriechkurve lagen bis 60 s statistisch signifikant über denen der Erholungskurve. In unserer Studie konnte nach 7200 s keine Steigung mehr im Kriechverhalten verzeichnet werden, somit wurde ein Equilib-rium erreicht. In der Veröffentlichung von MOW 1989 ist eine genaue Definition des Kriech-gleichgewichts nicht gegeben (MOW 1989 [189]).  Die in unseren Versuchen aufgezeichneten Verläufe von Kriech- und Erholungsverhalten differieren von den Ergebnissen von MOW 1989. In den Versuchen von MOW 1989 zeigte der Knorpel initial ein höheres Erholungs- als Kriechverhalten (MOW 1989 [189]). Das Erholungs-verhalten überstieg in unserer Studie zu keinem Zeitpunkt das Kriechverhalten. Bis zu 540 s lag das Erholungsverhalten statistisch signifikant hinter dem Kriechverhalten zurück. Der Wasserfluss bei Kompression aus der EZM ist in unseren Versuchen also stärker als der osmotisch bedingte Rückstrom des Wassers nach Entlastung (KEMPSON 1971 [122]; MAROUDAS 1977 [177]; TORZILLI 1976 [255]). Der osmotische Druck sinkt im Verlauf der Zeit und somit auch der Rückfluss der Flüssigkeit in die solide Matrix (MAROUDAS 1977 [177]; TORZILLI 1976 [255]). Es zeichnete sich bereits nach zehn Versuchen ab, dass das Aus-gangsniveau der Knorpeldicke dabei nicht wieder erreicht wird. Im Gegensatz zu unserer Studie konnte MOW 1989 eine volle Erholung im Allgemeinen beobachten (MOW 1989 [189]). Unsere Ergebnisse decken sich mit MRT-Studien sowie mit Studien an Bandscheiben, in welchen eine deutlich längere Erholungszeit im Vergleich zur Belastung beschrieben wurde (ECKSTEIN 1999 [67]; VAN DER VEEN 2007 [259]). In einem statischen Kriecherholungsversuch fand O’CONNELL 2011 heraus, dass die Erholung von Bandscheiben etwa drei- bis viermal langsamer als das Kriechverhalten ist (O’CONNELL 2011 [200]).  Ursächlich für die unterschiedlichen Ergebnisse im Vergleich zu MOW 1989 könnten die un-terschiedlichen Randbedingungen der Versuchsreihe sein. So beschreibt MOW 1989 nicht, ob das Erholungsverhalten völlig entlastet oder mit einer minimalen Tastkraft untersucht wird. Obgleich MOW 1989 keine Unterschiede in der Verwendung eines soliden und eines porösen Indentors beschreibt, könnte ein poröser Stempel einen anderen Einfluss auf den Flüssigkeitsfluss nehmen (MOW 1989 [189]). Dieser könnte zum einen schneller erfolgen und zudem eine vollständige Knorpelerholung ermöglichen (LI 2006 [150]). Ebenso könnte eine Zylindergröße von lediglich 5 mm hinsichtlich der Randarchitektur der Kollagenfasern die Ergebnisse beeinflussen (TORZILLI 1997 [254]). Letztlich mag bei Versuchen von mehreren 
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Stunden die Verwendung von PIs von entscheidender Bedeutung sein (MILLER 2010 [183]; MOW 1989 [189]; SCHINAGL 1997 [225]).   Zyklischer Kriecherholungsversuch 5.2.2Um das Erholungsverhalten in einem physiologischeren Versuchsaufbau zu untersuchen, wurde in einem weiteren Versuch das Erholungsverhalten nach dynamischer Belastung in einem zyklischen Kriecherholungsversuch untersucht. Hierfür wurde eine in vivo Studie von ECKSTEIN 1999 an humanen Patellae in eine in vitro Studie an bovinen Patellae übertragen. Die dynamische Belastung diente dabei der Simulation von Kniebeugen (ECKSTEIN 1999 [67]). Boviner Knorpel stellt ein sehr häufiges Untersuchungsobjekt in der Erhebung mecha-nischer Eigenschaften von Knorpelgewebe sowie als OA-Modell dar (HARGRAVE-THOMAS 2013 [92]) (Tabelle 19 (Anhang Seite 130)).  Hinsichtlich der Dickenmessung konnten auch in der bisherigen Literatur lateral höhere Knorpeldicken als in der medialen humanen Patellafacette gemessen werden (COHEN 1999 [52]).  Wie in den Versuchen nach MOW 1989 konnte auch nach dynamischer Belastung nach 87 min keine volle Erholung verzeichnet werden (MOW 1989 [189]). In der Literatur wurden unterschiedliche Ergebnisse hinsichtlich der vollständigen Erholung beschrieben (ATESHIAN 1997 [11]; ATHANASIOU 1994 [12]; ECKSTEIN 1999 [67]; O’CONNELL 2011 [200]; VAN DER VEEN 2007 [259]). Ein Großteil der Knorpelerholung fand in unseren in vitro Versuchen in den ers-ten Sekunden nach Belastung statt. Dies könnte dadurch erklärt werden, dass sich bei Ent-lastung das Kollagennetzwerk entfaltet. Hierdurch sinkt die Limitation der Wasserresorption und Wasser kann aufgrund des osmotischen Druckes zurückfließen (MAROUDAS 1977 [177]; TORZILLI 1976 [255]). Wie bereits erwähnt, sinkt der osmotische Druck im Verlauf der Zeit und somit auch der Rückfluss der Flüssigkeit in die solide Matrix. Ähnlich dem Kriechverhal-ten stellt sich ein Gleichgewicht ein, der Kurvenverlauf endet in einem Plateau (MAROUDAS 1977 [177]; TORZILLI 1976 [255]; VAN DER VEEN 2007 [259]). Erstaunlich war, dass die laterale Patella tiefer eingedrückt wurde, sich im Vergleich zu medial v. a. initial zwischen 0-1 s und 0-2 s deutlich mehr erholte und eine statistisch signifikant höhere Steigung in diesem Zeitin-tervall aufwies. Bereits nach 2 s hatte der Knorpel lateral seine Ausgangshöhe mehr als me-dial erreicht. Im statistischen Vergleich erholte sich die laterale Patella während der gesam-ten Dauer statistisch signifikant mehr als medial. Während in der medialen Patella nach 87min keine Steigung der Erholungskurve mehr eruiert werden konnte, befand sich der Knorpel der lateralen Patella auch nach 87 min noch nicht im Equilibrium. Wir schlussfolgern, dass Knorpel, welcher höheres Kriechverhalten zeigt, sich schneller und mehr erholt sowie mehr Zeit benötigt, um ein Erholungsgleichgewicht zu erreichen. 
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Im Vergleich zu den Ergebnissen von ECKSTEIN 1999 zeigte der Kurvenverlauf der Knor-pelerholung in vitro und in vivo hohe Ähnlichkeit. Die Unterschiede könnten aus der zeitli-chen und auflösungsbedingten Limitation der MRT-Messung und den Randbedingungen des in vitro Modells resultieren (ECKSTEIN 1999 [67]). Durch den soliden Zylinderstempel könnte eine Sogwirkung entstehen, die den Knorpel initial schneller als in vivo erholen lässt. Weiter-hin könnte die Stempelbeschaffenheit den Flüssigkeitsfluss an der Knorpeloberfläche inhibie-ren und so eine unvollständigere Knorpelerholung bewirken (LI 2006 [150]). Hierdurch könnte die initial schnellere Knorpelerholung und der Übergang in ein Plateau in den in vitro Versu-chen erklärt werden. Zudem könnte die Verwendung von KKZ Einfluss auf die Gewebeant-wort nehmen, da explantierter Knorpel ein erhöhtes Schwellverhalten und möglicherweise kein physiologisches Gewebe darstellt (TORZILLI 1997 [254]). Weiterhin könnte in unseren Tests bereits degeneratives Gewebe untersucht worden sein, da makroskopisch unauffälli-ges Gewebe, wie bereits erwähnt, mikroskopische Veränderungen sowie veränderte biome-chanische Eigenschaften aufweisen kann (BALDASSARRI 2007 [20]; FRANZ 2001 [76]; MEACHIM 1972 [182]). Obgleich ein Einfrierzyklus keinen Einfluss auf die bisher gemessenen biomechanischen Eigenschaften nimmt (CHANGOOR 2010 [47]; SZARKO 2010 [251]), bleibt jedoch ungeklärt, ob sich ein Einfrierzyklus auf das Erholungsverhalten von Knorpelgewebe auswirkt. Letztlich könnte auch die Verwendung von PIs von entscheidender Bedeutung sein (MILLER 2010 [183]; MOW 1989 [189]; SCHINAGL 1997 [225]). Sowohl im statischen als auch im zyklischen Kriecherholungsversuch näherte sich die Erho-lungskurve unter Verwendung eines soliden Prüfstempels einem Plateau und konnte seine ursprüngliche Knorpeldicke nicht vollständig wieder erreichen. In beiden Versuchen benötig-te die Knorpelerholung mehr Zeit als das Kriechverhalten. 5.3 Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch  Prüfprotokoll 5.3.1Da das Prüfprotokoll künftig an arthrotischem und tissue-engineertem Gewebe angewandt werden soll, wurde zusätzlich ein quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch mit kür-zerer Versuchsdauer an ovinen Kniegelenken angewandt. In Publikationen konnte gezeigt werden, dass Versuche mit langer Dauer inhibierende Einflüsse auf die PG-Synthese haben (BACHRACH 1995 [16]). Für die Präkonditionierung wurde eine möglichst geringe Last von 5,66 kPa zur Sicherstellung des Oberflächenkontakts zwischen Probe und Stempel gewählt (ATESHIAN 1997 [11]; ATHANASIOU 1991 [14]; SZARKO 2010 [251]). Das Equilibrium der Präkonditionierung wurde gemäß einer Grundlagenpublikation bei 5 min definiert (SZARKO 2010 [251]). Die Höhe der Last entsprach zudem exakt der Minimallast, unter welcher der Ortsverlauf während der Entlastung aufgezeichnet wurde und diente somit zusätzlich als 
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Tarierung. Quasistatische zyklische Versuche wurden bereits zur Charakterisierung menis-kaler Scaffolds verwendet (MAIER 2007 [166]; SANDMANN 2009 [220]). Ein quasistatisches zyklisches Versuchsschema über lediglich 60 s wurde aufgrund seines annährungsweise physiologischen Belastungsprofils gewählt. Zudem konnte ein degenerativer Effekt statischer Versuche auf Chondrozyten nachgewiesen werden (KIM 1994 [125]; SHARMA 2007 [230]). Die OS der zyklischen Versuche von 0,11 MPa wurde aus einer Grundlagenpublikation ent-nommen (MOW 1989 [189]). Besonders erstaunlich ist, dass unter lediglich 0,11 MPa teilwei-se sehr hohe Dehnungen von bis zu 31,30 % (Tibia, medial-posterior, 3. Zyklus (SA 11,24 %)) resultierten. Deutlich höhere physiologische Lasten von bis zu 56 MPa wurden aufgrund der hohen Dehnungen im Indentationsversuch bei bereits geringen Lasten nicht appliziert, um einer Destruktion des Knorpelgewebes vorzubeugen (D'LIMA 2008 [60]; THAMBYAH 2005 [253]). Das Erholungsverhalten nach der letzten Lastapplikation wurde für 5 min untersucht, um die Aufrichtung des Knorpels über einen längeren Zeitraum zu beobach-ten und um zu beurteilen, ob nach 5 min bereits eine vollständige Erholung vorliegt.   Ergebnisse 5.3.2Im Ergebnisteil konnte gezeigt werden, dass der Knorpel nach 5 min Präkonditionierung ein Equilibrium erreicht hat. Während der Zyklen nahmen Steifigkeit, Eindringtiefe und Erho-lungsverhalten im Allgemeinen zu. Im 1. Zyklus konnte keine volle Aufrichtung der ursprüng-lichen Knorpelhöhe verzeichnet werden. In den meisten Versuchen konnte im 3. und 5. Zyk-lus eine nahezu volle relative Erholung gemessen werden. Erholungs- und Kriechkurve nehmen keinen identischen Verlauf. Weiterhin konnte keine vollständige Erholung nach 5 min evaluiert werden. Es zeigte sich eine hohe Varianz in der Dicke, Steifigkeit, Kriechen und Erholung im Vergleich der Testlokalisationen. Ungeachtet dieser Unterschiede konnte im 3. Zyklus in allen Lokalisationen eine volle relative Erholung verzeichnet werden.   Steifigkeit 5.3.2.1Eine Zunahme der Steifigkeit im zyklischen Versuchsaufbau wurde auch in der Literatur be-reits festgestellt (MAIER 2007 [166]; SANDMANN 2009 [220]; VAN DER VEEN 2007 [259]). Dies könnte an der zunehmenden Eindringtiefe und am tiefenabhängigen Steifigkeitsanstieg der verschiedenen Knorpelschichten liegen (CHEN 2001 [49]; SCHINAGL 1997 [225]; WU 2002 [270]). Da die Permeabilität mit zunehmender Knorpeltiefe sinkt, wird der Flüssigkeitsfluss inhibiert, der Knorpel wird steifer (BOSCHETTI 2004 [32]; MAROUDAS 1968 [175]). Eine Limitation unserer Versuche fand sich in der Auswertung der Steifigkeitswerte. Diese erfolgte manuell zwischen 0,05 N und 0,15 N. Es wurde also lediglich eine Steigungsgerade zwischen zwei Punkten gewählt.  
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 Kriechverhalten 5.3.2.2Während der Kompression wird die interstitielle Flüssigkeit durch die Matrix gepresst. Die Flüssigkeit strömt durch die Poren und die Last wird von der fluiden, viskosen Phase zuneh-mend auf die solide, elastische Phase übertragen. Beim Durchtritt durch die poröse Matrix müssen Reibungskräfte überwunden werden. Hierdurch resultiert ein Energieverlust (LU 2010 [161]; MAK 1987 [167]; MOW 1980 [193]). Wie bereits in der Literatur beschrieben, zeig-te sich auch in unserem Kurvenverlauf ein biphasisches Materialverhalten (MAK 1987 [167]; MOW 1989 [189]; MOW 1980 [193]).  Erholung 5.3.2.3Bei der Entlastung richtet sich das kollagene Netzwerk wieder auf, welches im Ruhezustand das Schwellverhalten von Knorpelgewebe inhibiert. Der osmotische Druck der stark negati-ven PGs zieht das während der Kompression ausgepresste Wasser wieder zurück (AIGNER 2003 [3]; BADER [17]; BASTIAANSEN-JENNISKENS 2008 [25]; LÜLLMANN-RAUCH 2012 [163]; MAROUDAS 1976 [172]; MAROUDAS 1977 [177]; MOW 2002 [190]; SALTER 1998 [218]; TORZILLI 1976 [255]).  In unseren Versuchen nahmen die Kriech- und Erholungskurve im 1., 3. und 5. Zyklus keinen identischen Verlauf. Dies deckt sich mit den Ergebnissen von MOW 1989 (MOW 1989 [189]). Die Erholungskurve lag in unseren Versuchen jedoch hinter der Kriechkurve vor allem initial zurück. Der Flüssigkeitsfluss aufgrund des osmotischen Gradienten beansprucht deutlich mehr Zeit als der Flüssigkeitsfluss unter Kompression (KEMPSON 1971 [122]; MAROUDAS 1977 [177]; TORZILLI 1976 [255]). Der Knorpel konnte vor allem im 1. Zyklus seine ursprüngliche Knorpeldicke nicht wieder erreichen. Die fehlende volle Erholung im 1. Zyklus zeigte den Energieverlust und wurde in den Hysteresekurven dargestellt (KELM 2002 [120]). Dies deckt sich größtenteils mit den Er-gebnissen der bisherigen Literatur, in denen keine volle Erholung festgestellt werden konnte (ATESHIAN 1997 [11]; ATHANASIOU 1991 [14]; KEMPSON 1971 [122]; VAN DER VEEN 2007 [259]). Andere Publikationen bescheinigen dem Knorpel elastisches Materialverhalten bei Belastungen bis 5 MPa (SPAHN 2003 [241]). Bis auf wenige Ausnahmen zeigte der Knorpel während des 3. Zyklus in allen Testlokalisati-onen eine vollständige relative Erholung, obgleich die Testlokalisationen sich hinsichtlich Dicke, Steifigkeit, Kriechverhalten und im Erholungsverhalten der übrigen Zyklen unterschie-den. In der medial-zentralen Trochlea war am Zyklusende die Differenz zwischen Kriechen und relativer Erholung bei 0,00 % (SA 4,24 %), der Knorpel hat sich also zu 100 % erholt. Initial lag die Erholung auch im 3. Zyklus im Vergleich hinter dem Kriechverhalten zurück. Nach 6,7 s wurde der Rückstand jedoch im Gegensatz zum 1. Zyklus kontinuierlich kleiner, 
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bis er nach 49,9 s bei 0,04 % (SA 4,24 %) Unterschied lag. Auch am Zyklusende übersteigt das relative Erholungsverhalten das Kriechverhalten nicht. Ein interessantes Ergebnis ist die Auswertung der Steigung der Kriech- und Erholungskurve. Die Steigung der Erholung war zwischen 0-1 s und 0-2 s kleiner als die Steigung der Kriechkurve. Der Flüssigkeitsfluss un-ter Kompression ist also deutlich höher als durch osmotische Diffusion. Im Gegensatz zur Indentation mit dem soliden Prüfstempel konnte kein statistisch signifikanter Unterschied gemessen werden. Innerhalb des Intervalls zwischen 2-30 s stieg die Erholungskurve mehr als die Kriechkurve. Dies könnte möglicherweise durch einen im Vergleich zur Kompression höheren Porendurchmesser bedingt sein. In der zweiten Zyklushälfte konnte in beiden Kur-ven nahezu keine Steigung mehr gemessen werden. Der Flüssigkeitsfluss aufgrund des os-motischen Gradienten ist initial geringer als der Flüssigkeitsfluss unter Kompression, hierauf überwiegt der passive Flüssigkeitsstrom bis sich im 2. Kurvenabschnitt sowohl im Kriechen als auch in der Erholung nahezu ein Gleichgewicht einstellt (ECKSTEIN 1999 [67]; MAROUDAS 1977 [177]; SAUERLAND 2007 [222]; STEINMEYER 1999 [243]). Auch im 5. Zyklus fand eine nahezu vollständige relative Erholung statt. Dies deckt sich mit bisherigen Untersuchungen, bei welchen unter zyklischer Kompression ein dynamisches Equilibrium beobachtet werden konnte. Dabei findet ein Flüssigkeitsfluss in der Belastungs- und in umgekehrter Richtung in der Entlastungsphase statt (LU 2008 [162]; STEINMEYER 1999 [243]). Das Defizit der ursprünglichen Knorpelhöhe aus dem 1. Zyklus konnte allerdings auch in den folgenden Zyklen nicht vollständig ausgeglichen werden. Nach 5 min Entlastung konnte kei-ne volle Wiederaufrichtung der Knorpelhöhe beobachtet werden. In der Literatur finden sich widersprüchliche Ergebnisse hinsichtlich der vollen Erholungsfähigkeit von Knorpelgewebe. In wenigen Publikationen konnte eine volle Erholung nach mehreren Stunden beobachtet werden (MOW 1989 [189]; VAN DER VEEN 2007 [259]). In anderen Studien konnte keine volle Erholung festgestellt werden (ATESHIAN 1997 [11]; ATHANASIOU 1991 [14]; SCHMIDT-ROHLFING 2004 [226]). Interessant scheint die Feststellung von SCHMIDT-ROHLFING 2004, dass weder nativer noch behandelter Knorpel eine volle Erholung zeigt (SCHMIDT-ROHLFING 2004 [226]). Mit 97,85 % (SA 1,98 %) war in unseren Versuchen jedoch eine nahezu voll-ständige Knorpelerholung nach 5 min erreicht.  Kartographierung 5.3.3Zusätzlich zu den bisherigen Ergebnissen wurde das Prüfprotokoll an 22 Lokalisationen zur Untersuchung der viskoelastischen Eigenschaften von Knorpel angewandt. Mit Hilfe des Ver-fahrens wurde eine Kartographierung von Dicke, Steifigkeit, Kriech- und Erholungsverhalten von gesundem Knorpelgewebe im ovinen Kniegelenk erstellt. Es konnten topographische 
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Unterschiede hinsichtlich aller bestimmten Parameter in den Testlokalisationen festgestellt werden. Wie bereits erwähnt, war dennoch eine volle relative Erholung im 3. Zyklus allen Lokalisationen gemeinsam.  Dicke 5.3.3.1Die Knorpeldicke der Testlokalisationen innerhalb einer Probe und im Vergleich zwischen den Proben variierte. Bereits in der Literatur konnten topographische Unterschiede in der Knorpeldicke innerhalb und zwischen den Gelenken festgestellt werden (ADAM 1998 [2]; COHEN 1999 [52]; JURVELIN 2000 [110]; SONG 2006 [239]). Auch im humanen Kniegelenk konnten mittels MRT Dickenunterschiede innerhalb eines Probanden gemessen werden (COHEN 1999 [52]; ECKSTEIN 1997 [62]). In unseren Versuchen konnten in der medialen Tibia und dem medialen Femur höhere Di-cken als lateral verzeichnet werden. Dies konnte im Kaninchenmodell ebenfalls festgestellt werden (JURVELIN 2000 [110]). Auch in humanen Proben konnten im medialen Femur höhere Knorpeldicken als lateral erhoben werden (COHEN 1999 [52]). Im Kaninchenmodell konnten analog zu unseren Versuchen in der Trochlea und im lateralen Femur annährend gleiche Dicken bestimmt werden (JURVELIN 2000 [110]). In der Literatur wurde in der humanen Patel-la ebenfalls dickerer Knorpel als in der Trochlea gefunden (FROIMSON 1997 [77]).  Im Gegensatz zur bisherigen Literatur am Kaninchenmodell wurde in unseren Versuchen dickerer Knorpel im Femur als in der Tibia gemessen (JURVELIN 1990 [109]; JURVELIN 2000 [110]). Zudem konnte im Gegensatz zu unseren Ergebnissen im humanen Kniegelenk eine jeweils höhere Dicke in der lateralen Tibia und Patella im Vergleich zu medial gemessen werden (COHEN 1999 [52]; COLEMAN 2013 [53]). Ein Grund für die differierenden Ergebnisse könnten unterschiedlich starke Belastungen aufgrund der abweichenden Anatomie des hu-manen, Kaninchen- und ovinen Kniegelenks sein (AUMÜLLER 2014 [15]; LITTLE 2012 [155]). ECKSTEIN 2002 konnte herausfinden, dass Knorpel aus stärker beanspruchten Arealen auch höhere Dicken aufweist (ECKSTEIN 2002 [63]). Die höhere Knorpeldicke in der menschlichen Patella könnte aus dem erhöhten Anpressdruck der Quadrizepssehne und der im Vergleich zur medialen Gelenkfläche höheren Belastung resultieren (WIRTH 2002 [267]). In unseren Ergebnissen wurden für die mediale Tibia und das mediale Femur höhere Knorpeldicken als lateral erhoben. Dies deckt sich mit der Feststellung von ECKSTEIN 2002, da das humane mediale Tibiaplateau bei der Lastdistribution stärker als lateral beansprucht wird (ECKSTEIN 2002 [63]; THAMBYAH 2007 [252]). Ein Grund für die unterschiedlichen Resultate im humanen Kniegelenk könnte die Größe der vom Meniskus bedeckten Fläche im Tibiaplateau sein, da der Meniskus zum einen die inkongruenten Gelenkflächen von Femur und Tibia ausgleicht, aber auch Kompressionskräfte absorbiert (AUMÜLLER 2014 [15]). In unserem Versuchsauf-bau wurde lediglich die medial-zentrale Tibia nicht von Meniskus bedeckt.  
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 Steifigkeit 5.3.3.2Die Steifigkeit des Knorpelgewebes bildet den Fokus vieler wissenschaftlicher Arbeiten, da eine verminderte Steifigkeit ein Frühzeichen von arthrotisch verändertem Knorpelgewebe ist. Sie stellt somit einen validen Funktionsparameter zur Evaluierung der Knorpelqualität und -integrität dar (BALDASSARRI 2007 [20]; FRANZ 2001 [76]; KEMPSON 1970 [123]; KLEEMANN 2005 [128]; KORHONEN 2002 [134]). Im Einklang mit unseren Testergebnissen konnten auch in der bisherigen Literatur topographische Unterschiede in der Steifigkeit von Knorpelgewebe festgestellt werden. Die Steifigkeit variierte sowohl innerhalb einer Probe, im Vergleich zweier Proben und im Vergleich zweier Gelenke (FROIMSON 1997 [77]; KEMPSON 1971 [124]; LYYRA-LAITINEN 1999 [165]; SWANN 1993 [250]). In unserer Arbeit wurde der ins-gesamt härteste Knorpel in der lateralen Tibia gefunden (posterior; 3. Zyklus; 12,61 N/mm (SA 3,17 N/mm)), der weichste in der medialen Tibia (zentral; 3. Zyklus 3,07 N/mm (SA 1,63 N/mm)). Zudem wurde in der medialen Tibia und Femurkondyle weicheres Gewebe als late-ral gefunden. Weiterhin waren meniskusunbedeckte Areale in der Tibia signifikant weicher als bedeckte Areale. Auch LYYRA 1999 konnte in einem arthroskopischen Indentationsver-such im humanen Femur die höchste und in der medialen Tibia die niedrigste Steifigkeit eru-ieren. Die Forschergruppe konnte zudem steifere Werte im Femur als in der Patella, Tibia und Trochlea erheben. Allerdings wurde in dieser Arbeit nicht für jede Testlokalisation im Vergleich von Femur und Tibia ein signifikanter Unterschied festgestellt (LYYRA 1999 [164]). SWANN 1993 fand hingegen im humanen Femur keinen Unterschied zwischen lateral und medial (SWANN 1993 [250]). Ebenfalls konnten LYYRA 1999, ATHANASIOU 1991 und SWANN 1993 niedrigere Steifigkeiten in der Trochlea als in den Kondylen erheben (ATHANASIOU 1991 [14]; LYYRA 1999 [164]; SWANN 1993 [250]). Ursache hierfür könnten wiederum die unter-schiedlich starken Belastungen im Femorotibialgelenk, bei bis zu 56 MPa, im Vergleich zum Patellofemoralgelenk, bei bis zu 4,4 MPa, sein (D'LIMA 2008 [60]; HUBERTI 1984 [101]; THAMBYAH 2005 [253]). SWANN 1993 verglich Steifigkeitswerte mit den Belastungen während des Gangzyklus und konnte schlussfolgern, dass stärker belastete Regionen auch höhere Steifigkeiten aufwiesen (SWANN 1993 [250]). Dies widerspricht den Ergebnissen von AKIZUKI 1986, welcher in einem Zugversuch an humanen Kniegelenken niedrigere Steifigkeiten in stärker gewichtsbelasteten Regionen ermitteln konnte (AKIZUKI 1986 [4]). Bisher konnten nicht nur topographische Unterschiede hinsichtlich der Steifigkeit, sondern auch ein erhöhter Glykosaminoglykan-Anteil in stärker gewichtsbelasteten Regionen festgestellt werden (ROGERS 2006 [216]). Die bisherigen Publikationen bestätigen analog zu unseren Untersuchungen, dass auch hin-sichtlich der Steifigkeit zwischen meniskusbedeckten und -unbedeckten Arealen im Tibiapla-teau Unterschiede herrschen (BARKER 2001 [22]; SWANN 1993 [250]). So fand auch SWANN 
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1993 signifikant weicheres Gewebe in unbedeckten Bereichen der humanen Tibia (SWANN 1993 [250]). Hier müsste nach SWANN 1993 aufgrund der fehlenden Dämpfung der Menisken die höhere Belastung und somit steiferes Gewebe zu finden sein (SWANN 1993 [250]). Der unbedeckte Knorpel der medialen Tibia zeigte in unseren Versuchen makroskopisch oftmals leicht auffälliges Gewebe. Dies konnte auch SWANN 1993 bestätigen (SWANN 1993 [250]). Die Vermutung liegt nahe, dass durch den ungeschützten Kontakt mit der Femurkondyle eine Schädigung des tibialen Knorpels entstehen könnte.  Eine tendenziell höhere Steifigkeit im posterioren Femur sowie weicheres Knorpelgewebe in der Mitte der Trochlea im Vergleich zu den Enden konnten unsere Ergebnisse nicht bestäti-gen (SWANN 1993 [250]). Im Gegensatz zu LYYRA 1999 wurde in der medialen und lateralen Patellafacette sowie in der medialen und lateralen Trochlea kein Steifigkeitsunterschied fest-gestellt (LYYRA 1999 [164]). In der Patella konnte in unseren Ergebnissen eher ein Unter-schied zwischen distal und proximal postuliert werden, während LYYRA 1999 lediglich Mes-sungen im mittleren Drittel der Patella vornahm und somit homogenere Ergebnisse erzielte (LYYRA 1999 [164]). Ursache könnte zum einen wiederum die Anatomie der ovinen Patella im Vergleich zur menschlichen Patella sowie die unterschiedliche mechanische Beanspruchung sein (ECKSTEIN 2002 [63]; SWANN 1993 [250]; THAMBYAH 2007 [252]; WIRTH 2002 [267]). Zu-dem könnte die geringe Größe der Patellafacetten im Verhältnis zum Indentordurchmesser einen Einfluss auf die Messergebnisse nehmen. Durch die Krümmungen der Knorpeloberflä-che könnte eine veränderte Kontaktfläche resultieren (COHEN 1999 [52]). Zudem war die or-thograde Ausrichtung von Knorpeloberfläche und Prüfstempel hier teilweise schwierig zu beurteilen. Weiterhin dürften aufgrund der kraftgeregelten Indentation und den somit unter-schiedlichen Eindringtiefen auch die unterschiedlichen Steifigkeiten der Knorpelzonen einen Einfluss auf die Messergebnisse genommen haben. Es konnte eine Zunahme der Steifigkeit des Knorpels mit zunehmender Kompressionstiefe ermittelt werden (CHEN 2001 [49]; LAI 2010 [139]; SCHINAGL 1997 [225]; WU 2002 [270]). Grund hierfür könnte die Abnahme der Permeabilität bei steigender Kompression sein (BOSCHETTI 2004 [32]; MAROUDAS 1968 [171]; MOW 1984 [191]).  Kriechverhalten 5.3.3.3Analog zu Dicke und Steifigkeit variierte auch das Kriechverhalten innerhalb einer Probe und im Vergleich zweier Proben. Dabei zeigten sich innerhalb der Tibia und innerhalb des Femur signifikante Unterschiede hinsichtlich der Eindringtiefe des Indentors. Die laterale Tibia wur-de mehr als die mediale Tibia eingedrückt. Zudem zeigte die Tibia in den meisten korres-pondierenden Lokalisationen signifikant mehr Kriechverhalten als das Femur. Innerhalb der Patella und der Trochlea konnten keine signifikanten Unterschiede gefunden werden.  
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Auffällig ist, dass innerhalb der Tibia signifikante Unterschiede in der Tiefe des Kriechverhal-tens, nicht jedoch hinsichtlich der Steifigkeit gefunden wurden. Knorpelgewebe mit höheren Steifigkeiten wurde tiefer als weichere Knorpelareale eingedrückt. So kroch die medial-zentrale Tibia, obgleich hier die geringste Steifigkeit detektiert wurde, lediglich 15,59 % (SA 6,67 %). In der lateral-posterioren Tibia konnte die höchste Steifigkeit verzeichnet werden, während die Eindringtiefe bei 26,02 % (SA 10,52 %) lag. Ursache hierfür könnte die tiefen-abhängige Inhomogenität des anatomischen Aufbaus und der mechanischen Eigenschaften des Knorpels sein. Dies erschwert den Durchtritt von Wasser (BOSCHETTI 2004 [32]; CHEN 2001 [49]; LAI 2010 [139]; MAROUDAS 1968 [171]; MOW 1984 [191]; SCHINAGL 1997 [225]; WU 2002 [270]). Die Eindringtiefe während der Zyklen stieg ebenfalls weniger stark an. Daraus könnten die niedrigeren Steifigkeiten und die niedrigeren Eindringtiefen für den 3. Zyklus erklärt werden. Die im Vergleich zu den zentralen Testlokalisationen höhere Eindringtiefe in anteriorer und posteriorer Tibia und Femur könnten ebenfalls durch eine nicht optimale Aus-richtung der Probe zum Indentor bedingt sein, da eine freie Kamerasicht hier erschwert war.   Erholung 5.3.3.4In der bisherigen Literatur ist unserer Kenntnis nach noch nie ein topographischer Vergleich des Erholungsverhaltens erfolgt.  In unserer Arbeit zeigten sich auch in der Erholung topographische Unterschiede. In Femur und Tibia wurden deutlich inhomogenere Ergebnisse als in Patella und Trochlea erhoben. Die Testlokalisationen innerhalb von Tibia und Femur unterschieden sich sowohl im Kriech-verhalten als auch im Erholungsverhalten signifikant. Während sich die gegenüberliegenden Testlokalisationen zwischen Tibia und Femur, obgleich signifikant hinsichtlich des Kriechver-haltens, nicht signifikant in der Erholung unterschieden. Eine mögliche Erklärung könnte wiederum in den inhomogenen mechanischen Eigenschaften der verschiedenen Knorpel-schichten liegen. Eine zonenspezifische Tiefenabhängigkeit konnte bisher auch im Schwell-verhalten, bzw. der Permeabilität, nachgewiesen werden (BOSCHETTI 2004 [32]; CHEN 2001 [49]; CHEN 2001 [49]; LAI 2010 [139]; MAROUDAS 1968 [171]; MAROUDAS 1977 [177]; MOW 1984 [191]; SCHINAGL 1997 [225]; WANG 2008 [262]; WU 2002 [270]). Im Allgemeinen konnte Knorpel mit höherem Kriechverhalten seine ursprüngliche Knorpeldicke zu einem geringeren Ausmaß wieder erreichen. Eine Ausnahme bildete die meniskusunbedeckte Testlokalisation in der medialen Tibia. Sie konnte sich im Vergleich zur Eindringtiefe am höchsten wiederauf-richten. Dabei konnte sie bereits im 1. Zyklus prozentual mehr ihre Oberfläche aufrichten als die anderen Testlokalisationen der Tibia. In diesem Areal wurde die geringste Steifigkeit ver-zeichnet und könnte, wie bereits oben erörtert, eine Schädigung aufweisen (BALDASSARRI 2007 [20]; FRANZ 2001 [76]; MEACHIM 1972 [182]; SWANN 1993 [250]).  
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5.4 Bedeutung für die Wissenschaft In unseren Versuchen wurde mit Hilfe eines hochdynamischen, neu entwickelten Prüfsys-tems zum ersten Mal der Oberflächenverlauf des Knorpels während der Entlastung mit einer minimalen Tastlast von 5,66 kPa aufgezeichnet. Dabei fanden in einer soliden Indentation am bovinen Knorpel sowohl ein statischer als auch ein zyklischer Kriecherholungsversuch Anwendung. Zusätzlich wurde in einer porösen Indentation am ovinen Kniegelenk ein quasi-statischer zyklischer Kriecherholungsversuch durchgeführt und zum ersten Mal eine Karto-graphierung des Erholungsverhaltens erstellt. Neben der kontinuierlichen Untersuchung des Oberflächenverlaufs der Knorpelerholung können zudem weitere mechanische Parameter wie der 2-Sekunden-Kriechmodul bestimmt werden (KEMPSON 1971 [122]).  Wir konnten zeigen, dass der Kurvenverlauf des Kriechverhaltens und des Erholungsverhal-tens weder in statischen oder in quasistatischen zyklischen Kriecherholungsversuchen, noch in bovinen oder ovinen Kniegelenken, noch unter solider oder poröser Indentation identisch ist. Weiterhin konnten wir zeigen, dass im Allgemeinen keine volle Erholung beobachtet wer-den kann. In unseren quasistatischen Versuchen wurde jedoch unter Verwendung eines kur-zen Prüfprofils sowie eines porösen Indentors die initiale Knorpelhöhe nach 5 min Entlastung mit 97,85 % (SA 1,98 %) nahezu wieder erreicht. Zudem konnten Unterschiede zwischen Kriechen und Erholung sowie der Steigungen zwischen solider und poröser Indentation fest-gestellt werden. Zusammengefasst liegt das Erholungsverhalten unter Testung mit einem soliden Zylinder in den ersten 60 s weiter hinter dem Kriechen zurück als unter einem porö-sen Zylinderstempel. In der Kartographierung des ovinen Kniegelenks konnten wir eine hohe topographische Vari-anz in der Dicke, der Steifigkeit, des Kriech- und Erholungsverhaltens innerhalb und zwi-schen verschiedenen Proben feststellen. V. a. die Tibia, aber auch das Femur, zeigten in-homogene Ergebnisse. Dabei wiesen Tibia und Femur medial weniger Kriechverhalten als lateral auf. In Trochlea und Patella wurden relativ homogene Ergebnisse für die untersuchten Parameter erhoben. Für die Herstellung von Knorpelregeneraten bedeutet dies, dass für Tibia und Femur lokalisationsabhängige Vergleichswerte empfohlen werden sollten. In Tro-chlea und Patella können homogene Vergleichswerte angenommen werden.  Im Vergleich zweier gegenüberliegender Testlokalisationen konnte in Femur und Tibia in nahezu allen Testlokalisationen ein signifikanter Unterschied im Kriechverhalten, nicht je-doch im Erholungsverhalten, festgestellt werden. In der Steifigkeit unterschied sich nur die meniskusunbedeckte Tibia signifikant von der gegenüberliegenden Testlokalisation im Femur. Dies deckt sich mit den Ergebnissen des zyklischen Versuchs, in dem sich Knorpel-gewebe mit höherem Kriechverhalten auch mehr erholt. 
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Hinsichtlich der großen Unterschiede zwischen den Testlokalisationen in Dicke, Steifigkeit, Kriech- und Erholungsverhalten ist umso erstaunlicher, dass im 3. Zyklus in allen Testlokali-sationen eine volle relative Erholung erreicht wurde. Die volle relative Erholung im 3. Zyklus könnte somit der entscheidende Parameter zur Differenzierung von gesundem und patholo-gischem Gewebe darstellen.  In der quasistatischen zyklischen Indentation konnten wir zeigen, dass die Steigung der Er-holungskurve zwischen 0-1 s und 0-2 s deutlich hinter der Steigung der Kriechkurve liegt. Nach 2 s steigt im 1. Kurvenabschnitt die Erholungskurve signifikant mehr bis beide Kurven nahezu identisch verlaufen. Aufgrund der inhomogenen, tiefenabhängigen Komposition, Steifigkeit und Schwellverhalten könnten in weiteren Versuchen die oberflächliche, die mittlere sowie die tiefe Knorpelzone einzeln untersucht werden (BOSCHETTI 2004 [32]; CHEN 2001 [49]; KORHONEN 2008 [130]; LAI 2010 [139]; MAROUDAS 1968 [171]; MAROUDAS 1977 [177]; MCLEOD 2013 [181]; MOW 1984 [191]; SCHINAGL 1997 [225]; WANG 2001 [261]; WANG 2008 [262]; WANG 2007 [263]; WU 2002 [270]). Eine weitere Möglichkeit wäre das Anfahren einer Dehnung statt einer Kraft, um eine bessere Vergleichbarkeit zu erlangen. Besonders interessant ist die Anwendung des Prüfprotokolls in künftigen Studien, da arthro-tischer Knorpel frühzeitig ein verändertes Schwell- und somit Erholungsverhalten aufweist. Obgleich geschädigtes Knorpelgewebe einen verminderten PG-Gehalt aufweist, konnte ein erhöhtes Schwellverhalten vermutlich aufgrund der verminderten Limitierung des geschädig-ten kollagenen Netzwerkes ermittelt werden (ALTMAN 1984 [6]; MAROUDAS 1976 [172]; MAROUDAS 1973 [176]; MAROUDAS 1977 [177]; MUIR 1977 [194]; NARMONEVA 2002 [195]; WANG 2008 [262]). Somit könnte vor allem die initiale Erholung von arthrotischem Knorpel-gewebe möglicherweise langsamer als in gesundem Knorpel ablaufen. Daher stellt eine bi-omechanische und histologische Vergleichsstudie nativen und arthrotischen Knorpels einen spannenden Ausblick dar. 
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 Zusammenfassung 6Es konnte in dieser Arbeit ein neues Prüfverfahren etabliert werden, mittels welchem die viskoelastischen Eigenschaften des artikulären Knorpels schnell, praktikabel und präzise bestimmt werden können. Es wurde ein neu entwickeltes hochdynamisches Prüfgerät ver-wendet, mittels welchem das Erholungsverhalten des Knorpels nach Belastung unter einer minimalen Tastlast von 5,66 kPa untersucht wurde. Unseres Wissens nach konnte das Erho-lungsverhalten aufgrund der technischen Herausforderung bisher noch nicht unter einer der-artigen Minimallast ermittelt werden. Dabei wird der exakte Ortsverlauf der Knorpeloberflä-che kraftgeregelt kontinuierlich aufgezeichnet. Neben Dicke, Steifigkeit, Kriechen und Erholung können weitere Kennwerte, wie der 2-Sekunden-Kriech-Modul, aus unserem Ver-fahren errechnet werden (KEMPSON 1971 [122]). Der Versuchsaufbau sowie die Rahmenbe-dingungen berücksichtigten Erkenntnisse einer umfangreichen Literaturrecherche bisheriger Testverfahren (Tabelle 13-23 Anhang Seite 122 ff.). Es wurde ein Kompressionsversuch mit-tels Indentation durchgeführt. In Vorversuchen wurden ein statisches und ein zyklisches Kriecherholungsverfahren zur Untersuchung des Erholungsverhaltens an bovinem Knorpel mit einem soliden Prüfstempel erprobt. Es wurde in allen Versuchen festgestellt, dass die Kurven des Kriech- und Erholungsverhaltens keinen identischen Verlauf nehmen. Kriechen und Erholung sowie die Steigung der Kurven unterscheiden sich zu Beginn signifikant. Unter Verwendung eines soliden Prüfstempels kann die Erholung die initiale Knorpeldicke nicht erreichen und endete in bzw. näherte sich einem Plateau. Knorpel, der tiefer eingedrückt wurde, zeigte dabei ein signifikant höheres Erholungsverhalten sowie eine initial signifikant höhere Steigung auf. In der bisherigen Literatur ist eine genaue Beschreibung des Kurven-verlaufs unserer Kenntnis nach nicht erfolgt. In einem Hauptversuch wurde mit einer porösen Indentation ein einfaches und praktikables, quasistatisches Prüfprotokoll bestehend aus 5 Zyklen am ovinen Tiermodell angewandt und die topographischen Unterschiede der biomechanischen Eigenschaften an Tibia, Femur, Patella und Trochlea in 154 Versuchen an 22 Lokalisationen ermittelt. Unsere Ergebnisse zeigen, dass, auch unter Verwendung eines porösen Prüfstempels, Kriechverhalten und Er-holungsverhalten unterschiedliche Verläufe zeigten. Dabei konnte im 1. Zyklus keine volle relative Erholung festgestellt werden, während dies im 3. Zyklus vollständig und im 5. Zyklus nahezu vollständig beobachtet werden konnte. In allen Zyklen lag die Erholungskurve dabei initial hinter der Kriechkurve zurück. Die Auswertung für den 3. Zyklus ergab im Gegensatz zur Indentation mit einem soliden Indentor weder im Vergleich von Kriechen und Erholung noch im Vergleich der Steigungen einen statistisch signifikanten Unterschied zwischen 0 und 2 s. In der porösen Indentation lag die Steigung der Erholungskurve zwischen 2 und 30 s 
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signifikant über der Kriechkurve und ist dann annähernd identisch. Nach 5 min Entlastung war mit 97,85 % (SA 1,98 %) die initiale Knorpelhöhe nahezu wieder erreicht.  Weiterhin konnte eine hohe topographische Varianz hinsichtlich Dicke, Steifigkeit, Kriech- und Erholungsverhalten zwischen den Testlokalisationen vor allem in Tibia und Femur fest-gestellt werden. In der Trochlea und der Patella wurden relativ homogene Werte für die un-tersuchten Parameter erhoben. Für die Herstellung von Knorpelregeneraten bedeutet dies, dass für die Tibia und das Femur zukünftig lokalisationsabhängige Vergleichswerte und Richtlinien erarbeitet und empfohlen werden. In der Trochlea und der Patella können nach unseren Untersuchungen und den Literatur-Ergebnissen derzeit homogene Vergleichswerte angenommen werden. Im Vergleich gegenüberliegender Testlokalisationen zweier Proben konnte im Kriechverhalten in nahezu allen Lokalisationen ein signifikanter Unterschied erho-ben werden, nicht jedoch für die Erholung. Dies deckt sich mit den Ergebnissen des zykli-schen Versuchs, dass Knorpel, welcher höheres Kriechverhalten aufweist, auch ein höheres Erholungsverhalten zeigt. Die Steifigkeit unterschied sich nur in der meniskusbedeckten Tibia und der gegenüberliegenden Lokalisation am Femur statistisch signifikant. Ungeachtet dessen war allen Testlokalisationen gemeinsam, dass im 3. Zyklus eine volle relative Erholung erreicht wird. Die volle relative Erholung im 3. Zyklus könnte somit der ent-scheidende Parameter zur Differenzierung von gesundem und pathologischem Gewebe - unabhängig von der Testlokalisation - darstellen.  Aufgrund der inhomogenen, tiefenabhängigen Komposition, Steifigkeit und Schwellverhalten könnte in weiteren Versuchen eine positionsgeregelte Dehnung statt einer Kraft angefahren werden (BOSCHETTI 2004 [32]; CHEN 2001 [49]; KORHONEN 2008 [130]; LAI 2010 [139]; MAROUDAS 1968 [175]; MAROUDAS 1977 [177]; MCLEOD 2013 [181]; MOW 1984 [191]; SCHINAGL 1997 [225]; WANG 2001 [261]; WANG 2008 [262]; WANG 2007 [263]; WU 2002 [270]). Auch die Ergebnisse der Kartographierung legen einen solchen Versuchsansatz na-he, um einen standardisierten Vergleich vornehmen zu können. Weiterhin könnten künftig die Rahmenbedingungen, wie die Evaluierung der Knorpelintegrität mittels Indian ink-Test (BARKER 2001 [22]; BULLOUGH 1968 [39]; MEACHIM 1972 [182]), die Verwendung eines porö-sen Stahlindentors (KEENAN 2009 [117]), Ultraschallreinigung (LU 2004 [160]; MOW 1989 [189]), Versuchs-temperatur (OOSTERVELD 1992 [204]), Verwendung von PIs (MILLER 2010 [183]; MOW 1989 [189]; SCHINAGL 1997 [225]) und eine nichtinvasive Dickenmessung mittels Ultraschall (JURVELIN 1995 [113]; MODEST 1989 [184]) diskutiert werden. Unser Prüfverfahren stellt ein einfaches, praktikables Verfahren zur biomechanischen Unter-suchung von Knorpelgewebe dar. Besonders interessant ist die Anwendung in künftigen Studien. Da arthrotischer Knorpel früh ein verändertes Schwell- und somit Erholungsverhal-ten aufweist, stellt eine biomechanische und histologische Vergleichsstudie nativen und arthrotischen Knorpels sowie von tissue-engineertem Knorpelgewebe einen spannenden 
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Ausblick für weitere Forschungsarbeiten dar (ALTMAN 1984 [6]; MAROUDAS 1976 [172]; MAROUDAS 1973 [176]; MAROUDAS 1977 [177]; MUIR 1977 [194]; NARMONEVA 2002 [195]; WANG 2008 [262]).    



Abbildungsverzeichnis 

113 

Abbildungsverzeichnis Abbildung 1: Humanes Kniegelenk von A) ventral, B) Aufsicht auf das Tibiaplateau (nach SCHÜNKE 2005 [230]). ...........................................................................................................10 Abbildung 2: Ovines Kniegelenk von A) ventral und von B) lateral (LCA: Ligamentum (Lig.) cruciatum anterius; LCL: Lig. collaterale laterale; MEDL: M. extensor digitorum longus; ML: Meniscus laterale; MM: Meniscus mediale; T: Trochlea). .....................................................12 Abbildung 3: Sagittalschnitt durch das Kniegelenk mit Darstellung des Gelenkknorpels (nach FIRBAS 1992 [72]). ................................................................................................................12 Abbildung 4: Übersicht über die histologische Komposition von artikulärem Knorpelgewebe (nach AIGNER 2003 [3]). ........................................................................................................13 Abbildung 5: EZM eines artikulären Chondrozyten (ARCHER 2003 [8]): (rER: raues Endoplasmatisches Reticulum; N: Nucleolus; G: Golgiapparat; L: Lysosom). .......................14 Abbildung 6: Aufbau der EZM (nach LU 2008 [159]). ............................................................15 Abbildung 7: Strukturelle Anordnung der Zellen (links) und Kollagenfasern (Mitte) in der oberflächlichen, mittleren und tiefen Zone. Histologischer Querschnitt (rechts) (nach ATHANASIOU 2010 [13]; MOW 2005 [192]). .............................................................................16 Abbildung 8: Spannungs-Dehnungs-Diagramm am Beispiel eines Zugversuchs an Kollagenfasern (nach KORHONEN 2011 [133]). ......................................................................20 Abbildung 9: Schematische Darstellung des Kriechens: A) Über eine definierte Zeit wird eine konstante Last (Spannung) aufgebracht und gehalten. B) Das Prüfgewebe wird dabei eingedrückt bis sich ein Gleichgewicht zwischen Belastung und Gegenkräften einstellt. Die Dehnungskurve erreicht ein Plateau: Das Gewebe wird nun nicht weiter eingedrückt. .........22 Abbildung 10: Schematische Darstellung der Relaxation: A) Über eine definierte Zeit wird eine konstante Dehnung aufgebracht und gehalten. B) Das Prüfgewebe zeigt dabei einen Spannungsabfall bis sich ein Gleichgewicht zwischen Dehnung und Gegenkräften einstellt. Die Spannungskurve erreicht ein Plateau: Das Gewebe wird nun nicht weiter deformiert. ...23 Abbildung 11: Schematische Darstellung einer Hysteresekurve. ..........................................23 Abbildung 12: Schematische Darstellung einer Kriecherholung. Während des Kriechens wird der Knorpel zunehmend komprimiert, bei Entlastung richtet der Knorpel seine ursprüngliche Höhe (h) wieder auf, man spricht von Erholung. ...................................................................24 Abbildung 13: Viskoelastische Modelle zur Veranschaulichung des biomechanischen Verhaltens von Knorpelgewebe: A) Maxwell-Modell, B) Voigt-Modell, C) Kelvin-Modell (nach KORHONEN 2011 [133]; MOW 2005 [192]). .............................................................................26 Abbildung 14: MRT-Bilder zur Evaluierung der Knorpelqualität im Kniegelenk in A) 3D gradient-echo, B) dGEMRIC, C) T2-mapping und D) T1rho-mapping (nach GOLD 2009 [83]; MATZAR 2013 [178]). .............................................................................................................31 Abbildung 15: Schematische Darstellung der Charakterisierung der Indentationssteife von Knorpelgewebe mittels Arthroskopie am humanen Kniegelenk (nach (SOBOTTA 2007 [237]). .............................................................................................................................................32 Abbildung 16: Schematische Darstellung eines Zugtests an einer Knorpelprobe (nach CEUNINCK 2004 [45]), (hellgrau: Prüfplatte; weiß: Knorpel; rot: Knochen; dunkelgrau: Grundplatte). ........................................................................................................................32 Abbildung 17: Schematische Darstellung eines Scherversuchs (linkes Bild) und eines Torsionsversuchs (rechtes Bild) an einer Knorpelknochenprobe (hellgrau: Prüfplatte; weiß: Knorpel; rot: Knochen; dunkelgrau: Grundplatte). .................................................................33 Abbildung 18: Schematischer Versuchsaufbau in unconfined Kompression an einer Knorpelprobe (hellgrau: Prüfplatte; weiß: Knorpel; rot: Knochen; dunkelgrau: Grundplatte). 33 Abbildung 19: Schematische Darstellung der confined Kompression (hellgrau: poröse Prüfplatte; weiß: Knorpel; rot: Knochen; dunkelgrau: Grundplatte und seitliche Begrenzung). .............................................................................................................................................34 Abbildung 20: Schematische Darstellung eines Indentationsversuchs (hellgrau: Indentor; weiß: Knorpel; rot: Knochen; dunkelgrau: Grundplatte). .......................................................34 



Abbildungsverzeichnis 

114 

Abbildung 21: Schematische Darstellung eines Kriechversuchs. Unter einer konstant gehaltenen Spannung wird die Position der Knorpeloberfläche gemessen. Der Knorpel sinkt zunehmend ein, er zeigt Kriechverhalten. .............................................................................35 Abbildung 22: Schematische Darstellung eines Spannungsrelaxationsversuchs. Unter Halten einer konstanten Position wird der Spannungsabfall des Knorpelgewebes gemessen. Der Spannungsabfall erfolgt durch das Auspressen der interstitiellen Flüssigkeit bis sich ein Gleichgewicht einstellt. .........................................................................................................36 Abbildung 23: Schematische Darstellung eines Rampenprofils in einem quasistatischen Versuch. Hierbei wird die Position nur für kurze Zeit gehalten und schließlich erhöht. ..........36 Abbildung 24: Kraft-Weg-Diagramm einer typischen Nadelindentation (nach JURVELIN 1995 [113]). ...................................................................................................................................40 Abbildung 25: Schematische Darstellung der verwendeten Probengeometrien in in vitro Versuchen. ...........................................................................................................................41 Abbildung 26: Schematische Darstellung eines Pyramiden-, Kugel- und Zylinderindentors über einem KKZ. ..................................................................................................................42 Abbildung 27: Schematische Darstellung des Zylinderindentors mit abgerundeten Ecken über einem KKZ. ..................................................................................................................42 Abbildung 28: Prüfgerät „Tissue Charts“, mit welchem die Versuche dieser Arbeit durchgeführt wurden.............................................................................................................43 Abbildung 29: Linkes Kniegelenk vom Lamm mit Skalpell, anatomischer und chirurgischer Pinzette. ...............................................................................................................................44 Abbildung 30: A) Standbohrmaschine und Stanze mit seitlicher Öffnung, B) eingespanntes Tibiaplateau, C) entnommene Stanze mit unsauberem Entnahmerand und durch Hitze zerstörtes Gewebe. ..............................................................................................................45 Abbildung 31: Bohrröhrchen aus Stahl (Innendurchmesser 5 mm) mit gezackten Enden. ....45 Abbildung 32: A) Frontalansicht der Standbohrmaschine, B) eingespanntes Femur, C) eingespannte Tibia mit Bohrröhrchen. ..................................................................................46 Abbildung 33: Gewinnung der KKZ durch A) und B) knöchernes Absägen einer Femurkondyle und C) ossäre Entnahme. .............................................................................46 Abbildung 34: Dokumentation und Lagerung der KKZ von A) Femur und B) Tibia. ...............46 Abbildung 35: A) Eingespanntes Femur mit Verlust des lateralen, posterioren KKZ, B) im Bohrröhrchen verbliebener KKZ. ..........................................................................................47 Abbildung 36: A) Typische Nadelindentation; Pfeil 1: Knorpeloberfläche; Pfeil 2: Durchbrechen der Tidemark, B) Kamerasicht vor und C) während der Dickenmessung. ......48 Abbildung 37: A) Patella, B) gestanzte Patella, C) Entnahme der Stanze, D) KKZ. ..............49 Abbildung 38: A) 1) Probenkammer mit 2) Kamera A, 3) Kamera B, 4) solider Zylinderstempel, 5) Probe, B) aus Perspektive A, C) aus Perspektive B. .............................49 Abbildung 39: Schematischer Prüfablauf des dynamischen Kompressionsversuchs mit Simulation von 100 Kniebeugen und Knorpelerholung. ........................................................50 Abbildung 40: A) Ovines Kniegelenk bei geschlossener Kapsel und umgebendem Weichteilgewebe, B) seitliche Eröffnung der Gelenkkapsel. .................................................51 Abbildung 41: Intrakapsuläre Strukturen des ovinen Kniegelenks A) von ventral, B) von posterior, C) von lateral und D) von medial. ..........................................................................52 Abbildung 42: Durchtrennung der ligamentären Strukturen A) Lig. femorotibiale laterale, B) Lig. femorotibiale mediale, C) Lig. cruciatum anterior, D) Lig. cruciatum posterior. ...............52 Abbildung 43: A) Aufsicht auf das Tibiaplateau, B) Resektion des medialen Meniskus, C) osteochondrale Entnahme, D) präpariertes Tibiaplateau. .....................................................53 Abbildung 44: Osteochondrale Entnahme des A) medialen und B) lateralen Femurkondylus, C) Entfernung von Weichgewebe, D) präparierte Femurkondylen. .......................................53 Abbildung 45: Osteochondrale Entnahme der A) lateralen und B) medialen Trochlea, C) Aufsicht und D) seitliche Ansicht der Trochlea. .....................................................................54 Abbildung 46: Präparation der Patella mit paralleler Schnittführung zur A) medialen und B) lateralen Gelenkfläche, C) Aufsicht, D) Rückansicht der präparierten Patella. ......................54 Abbildung 47: Schematisches Prüfschema mit den verschiedenen Prüfstellen in A) Tibia, B) Femurkondylen, C) Trochlea und D) Patella. ........................................................................55 



Abbildungsverzeichnis 

115 

Abbildung 48: Poröser Zylinderindentor aus Glas (d = 1,5 mm (SA 0,2 mm); Porengröße: 16-40 µm; Porosität 50 %). ........................................................................................................55 Abbildung 49: Mit Beilagplättchen und Schrauben fixierte Proben in der Probenkammer: A) Tibia, B) mediale Femurkondyle, C) Trochlea und D) Patella. ..............................................56 Abbildung 50: A) Positionierung der Probe in der Prüfmaschine und orthograde Ausrichtung zum Indentor: Detailansicht auf die Probenkammer (1) mit Femurkondyle (2), Kameras (3,4), poröser Zylinderindentor (5), B) Kamerasicht A und C) Kamerasicht B. ...............................56 Abbildung 51: Dickenmessung: Nadelpositionierung A1) und B1) vor und A2) und B2) während der Nadelindentation aus Kamerasicht A und B. ....................................................58 Abbildung 52: Typischer Kraftwegverlauf der Nadelindentation. ...........................................58 Abbildung 53: Auswertung der Steifigkeit aus der Steigung zwischen 0,05 N und 0,15 N im Kraft-Weg-Diagramm des zyklischen Indentationsversuchs. ................................................59 Abbildung 54: Typischer Kraftwegverlauf des zyklischen Indentationsversuchs. ..................60 Abbildung 55: Statischer Kriecherholungsversuch (bovin, n = 10): Kurvenverlauf der Erholung und des Kriechens im Vergleich für alle 10 Versuche. ...........................................61 Abbildung 56: Statischer Kriecherholungsversuch (bovin, n = 10): Darstellung der Differenz zwischen Kriechen und Erholung in %. .................................................................................62 Abbildung 57: Statischer Kriecherholungsversuch (bovin, n = 10): Erholungsverhalten der Knorpelproben in % des jeweiligen Kriechverhaltens. In den ersten 50 s konnte sich der Knorpel zu 36,52 % (SA 14,01 %) erholen, nach 2500 s zu 76,96 % (SA 9,08 %). ...............62 Abbildung 58: Zyklischer Kriecherholungsversuch (bovin, medial n = 7, lateral n = 7): Knorpeldicke der medialen und lateralen Patella (* signifikanter Unterschied der Knorpeldicken (T-Test, p < 0,01)). ........................................................................................64 Abbildung 59: Zyklischer Kriecherholungsversuch (bovin, medial n = 7, lateral n = 7): Kurvenverlauf der Knorpelerholung der medialen und lateralen Patella. ...............................64 Abbildung 60: Zyklischer Kriecherholungsversuch (bovin, medial n = 7, lateral n = 7): Kriechverhalten und Knorpelerholung, gemessen als Reduktion der ursprünglichen Knorpeldicke, im Vergleich nach 3 min und 87 min (* signifikanter Unterschied im Kriechverhalten zwischen medial und lateral (T-Test, p < 0,05)). ..........................................66 Abbildung 61: Zyklischer Kriecherholungsversuch (bovin, medial n = 7, lateral n = 7): Vergleich des Kurvenverlaufs der Knorpelerholung der in vivo und in vitro erhobenen Daten. Schwarz: Ortsverlauf der Knorpelerholung mittels MRT nach ECKSTEIN 1999 (ECKSTEIN 1999 [67]). Blau: Ortsverlauf der Knorpelerholung mittels Indentation. Rot: Zusätzlich gewonnene Daten aus der Indentation: Eindringtiefe nach 3 min Belastung und Kurvenverlauf der Erholung bis 3 min. ...............................................................................................................67 Abbildung 62: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung der jeweils geringsten und höchsten Knorpeldicken in Tibia, Femur, Trochlea und Patella. ...............................................................................................68 Abbildung 63: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung der im 1., 3. und 5. Zyklus gemessenen Steifigkeiten in der Tibia. Es konnte ein leichter Anstieg der Steifigkeit mit zunehmender Zykluszahl verzeichnet werden. ................................................................................................................................70 Abbildung 64: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung der im 1., 3. und 5. Zyklus gemessenen Steifigkeiten im Femur. Es konnte im Allgemeinen ein leichter Anstieg der Steifigkeit mit zunehmender Zykluszahl mit Ausnahme im lateral-zentralen und lateral-posterioren Femur verzeichnet werden. .......70 Abbildung 65: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung der im 1., 3. und 5. Zyklus gemessenen Steifigkeiten in der     Trochlea. Es konnte ein leichter Anstieg der Steifigkeit mit zunehmender Zykluszahl verzeichnet werden. .............................................................................................................71 Abbildung 66: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung der im 1., 3. und 5. Zyklus gemessenen Steifigkeiten in der Patella. Es konnte im Allgemeinen ein leichter Anstieg der Steifigkeit mit zunehmender Zykluszahl verzeichnet werden. ............................................................................................72 
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Abbildung 67: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung des Kriechverhaltens im 1., 3. und 5. Zyklus innerhalb der Tibia. Es zeigte sich ein diskreter Anstieg der gemessenen Dehnungen mit zunehmender Zykluszahl (* signifikanter Unterschied (3. Zyklus; Turkey’s, F (2,18) = 6,489, p = 0,007)). ..73 Abbildung 68: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung des Kriechverhaltens im 1., 3. und 5. Zyklus innerhalb des Femurs. Es zeigte sich im Allgemeinen ein diskreter Anstieg der gemessenen Dehnungen mit zunehmender Zykluszahl. ...............................................................................................74 Abbildung 69: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung des Kriechverhaltens im 1., 3. und 5. Zyklus innerhalb der Trochlea. Es zeigte sich im Allgemeinen ein diskreter Anstieg der gemessenen Dehnungen mit zunehmender Zykluszahl. ...............................................................................................75 Abbildung 70: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung des Kriechverhaltens im 1., 3. und 5. Zyklus innerhalb der Patella. Es zeigte sich ein diskreter Anstieg der gemessenen Dehnungen mit zunehmender Zykluszahl. ...........................................................................................................................75 Abbildung 71: Beispielhafter Wegverlauf des quasistatischen zyklischen Indentationsversuchs: Während der Präkonditionierung wurde ein Equilibrium erreicht. Im 1. Zyklus zeigte der Knorpel höheres Kriechverhalten als Erholungsverhalten, er konnte seine Ursprungsdicke nicht erreichen. Während des 2.-5. Zyklus zeigte der Knorpel nahezu elastisches Verhalten. Auch nach 5 min Erholung konnte die Ausgangshöhe nicht ganz erreicht werden. ....................................................................................................................76 Abbildung 72: Beispielhaftes Kraft-Weg-Diagramm des quasistatischen zyklischen Indentationsversuchs. Im 1. Zyklus konnte der Knorpel seine Ausgangshöhe nicht wieder erreichen. Im 2.-5. Zyklus war die Höhe des Kriechverhaltens und der Erholung annähernd gleich. Weiterhin ist der unterschiedliche Kurvenverlauf der Erholung und des Kriechverhaltens ersichtlich. .................................................................................................77 Abbildung 73: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Kurvenverlauf der Erholung und des Kriechens im Vergleich in der medial-zentralen Trochlea im 1. Zyklus. ...........................................................................................77 Abbildung 74: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Kurvenverlauf der Erholung und des Kriechens im Vergleich in der medial-zentralen Trochlea im 3. Zyklus. Bei 2 s und 30 s lag ein statistisch signifikanter Unterschied zwischen Kriechen und Erholung vor (* signifikanter Unterschied (T-Test, p < 0,05)). ..........78 Abbildung 75: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung der Differenz zwischen Kriechen und Erholung für den 3. Zyklus in der medial-zentralen Tibia. ....................................................................................79 Abbildung 76: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung der Differenz zwischen Kriechen und Erholung bei 1 s, 2 s, 3,3 s, 6,7s, 49,9 s und 60 s. Nach 3,3 s bestand der höchste Unterschied zwischen Kriechen und Erholung. Nach 6,7 s verringerte sich der Unterschied zwischen Kriechen und Erholung kontinuierlich bis nach 49,9 s die Knorpelerholung dem Kriechverhalten entsprach. Am Ende des Zyklus entsprach die Erholung dem Kriechverhalten. ....................................................79 Abbildung 77: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung der Steigungen für die Kriech- und Erholungskurve im Vergleich. Zu Beginn konnten für beide Kurven initial höhere Steigungen zwischen zwei Messpunkten als am Ende gemessen werden......................................................................80 Abbildung 78: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung der Steigungen der Kriech- und Erholungskurve zwischen 0-1 s, 0-2 s, 2-30 s und 30-60 s. Initial überwog die Steigung der Kriechkurve. Im mittleren Achsenabschnitt zwischen 2-30 s war die Erholungskurve steiler als im hinteren Kurvenverlauf. Im Zeitintervall zwischen 2-30 s wies die Erholung eine signifikant höhere Steigung auf, während die Steigung des Kriechverhaltens über die gesamte Zyklusdauer statistisch signifikant überwog (* signifikanter Unterschied (T-Test, p < 0,05)). .....................81 
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Abbildung 79: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Kurvenverlauf der Erholung für 5 min und des Kriechens im 5. Zyklus  im Vergleich in der medial-zentralen Trochlea. ..........................................................................82 Abbildung 80: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Kurvenverlauf der Erholung und des Kriechens im Vergleich in der medial-zentralen Trochlea im 5. Zyklus. ...........................................................................................82 Abbildung 81: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung des Erholungsverhaltens im 1., 3. und 5. Zyklus innerhalb der Tibia (* signifikanter Unterschied (Turkey’s, F (2,18) = 4,203, p = 0,032)). ...........................86 Abbildung 82: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung des Erholungsverhaltens im 1., 3. und 5. Zyklus innerhalb des Femurs. ................................................................................................................................87 Abbildung 83: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung des Erholungsverhaltens im 1., 3. und 5. Zyklus innerhalb der Trochlea. ..............................................................................................................................87 Abbildung 84: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung des Erholungsverhaltens im 1., 3. und 5. Zyklus innerhalb der Patella. .................................................................................................................................88 Abbildung 85: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Schematische Darstellung der Kartographierung der Steifigkeiten im ovinen Kniegelenk für die erhobenen Prüfstellen. Hohe Inhomogenität wurde in A) Tibia und B) Femur gefunden. Geringere und homogenere Steifigkeiten wurden in C) Trochlea und D) Patella erhoben. ...................................................................................................................90 Abbildung 86: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Schematische Darstellung der Kartographierung des Kriechverhaltens und Erholungsverhaltens im ovinen Kniegelenk für die erhobenen Prüfstellen in % der Ausgangsdicke. Hohe Inhomogenität wurde in A) Tibia und B) Femur gefunden. Geringere und homogenere Ergebnisse wurden in C) Trochlea und D) Patella erhoben. ......................91 Abbildung 87: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung der Steifigkeit, Kriechverhalten und Erholungsverhalten für den 3. Zyklus aller Testlokalisationen in Femur und Tibia (* signifikanter Unterschied im Vergleich zweier gegenüberliegender Lokalisationen zwischen Tibia und Femur (T-Test, p < 0,05)). ..91 Abbildung 88: Quasistatischer zyklischer Kriecherholungsversuch (ovin, n = 7 je Testlokalisation): Darstellung der Steifigkeit, Kriechverhalten und Erholungsverhalten für den 3. Zyklus aller Testlokalisationen in Trochlea und Patella. ....................................................92 Abbildung 89: Statischer Kriecherholungsversuch (bovin, n = 10): Darstellung des Vergleichs von Kriechen und Erholung sowie der Steigung der Kriech- und Erholungskurve zwischen 0 und 600 s. Bis 540 s unterschieden sich das Kriech- und Erholungsverhalten statistisch signifikant (* signifikanter Unterschied (T-Test, p < 0,05)). Die Steigungen von Kriechen und Erholung unterschieden sich in jedem Messintervall bis 60 s statistisch signifikant (* signifikanter Unterschied (T-Test, p < 0,01)). ...................................................................... 137 Abbildung 90: Statischer Kriecherholungsversuch (bovin, n = 10): Darstellung des Vergleichs von Kriechen und Erholung sowie der Steigung der Kriech- und Erholungskurve zwischen 600 s und 2600 s. Das Kriech- und Erholungsverhalten unterschieden sich nicht mehr statistisch signifikant (T-Test, p > 0,05). Ebenso lag in den Steigungen von Kriechen und Erholung kein statistisch signifikanter Unterschied mehr vor (T-Test, p > 0,05). ................. 138 Abbildung 91: Zyklischer Kriecherholungsversuch (bovin, medial n = 7, lateral n = 7): Darstellung des Vergleichs der umgekehrten Erholung sowie der Steigung der Erholungskurve der medialen und lateralen Patella zwischen 0 und 13 min. Das Erholungsverhalten zwischen medial und lateral unterschied sich zu jedem der Messzeitpunkte statistisch signifikant (* signifikanter Unterschied (T-Test, p < 0,05)). Hinsichtlich der Steigung der Erholung konnte zwischen 0-1 s und 0-2 s ein statistisch signifikanter Unterschied festgestellt werden (* signifikanter Unterschied (T-Test, p < 0,05)). ........................................................................................................................................... 141 
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Anhang Tabelle 10: Zelluläre und biochemische Komposition der artikulären Knorpelzonen (nach SALTER 1998 [218]). Knorpelschicht Chondrozyten Kollagen PG-Gehalt Oberflächliche Zone Ellipsoid,  klein Hohe Zelldichte +++  Tangentiale Orientierung                               20-32 Nanometer (nm) + Mittlere Zone Ovoid oder rund,                       größer ++                                                   zufällige Orientierung                              40-100 nm ++ Tiefe Zone Säulen  +                                                            senkrechte Orientierung                 40-100 nm +++ Kalzifizierte Zone Säulen +                                                             senkrechte Orientierung   ++ Tabelle 11: Histologische Klassifizierung von Knorpelgewebe nach MANKIN (ARMSTRONG 1982 [9]). Knorpelstruktur  Normal  Oberflächenunregelmäßigkeiten Pannus, Oberflächenunregelmäßigkeiten Risse bis in die transitionale Zone Risse bis in die Radiärzone Risse bis zur kalzifizierten Zone  Komplette Desorganisation 0 1 2 3 4 5 6 Knorpelzellen Normal Hyperzellularität Cluster Hypozellularität 0 1 2 3 Safranin O – Färbung Normal Geringe Reduktion   Moderate Reduktion Starke Reduktion Keine Färbung nachweisbar 0 1 2 3 4 Tidemark-Integrität Intakt Destruktion 0 1 Tabelle 12: Werte der mechanischen Parameter von artikulärem Knorpel im Interspeziesver-gleich (nach ATHANASIOU 1991 [14]; FROIMSON 1997 [77]; MOW 2005 [192]). Mechanische  Parameter Lokalisation Human Bovin Ovin Kaninchen Affe Dicke, mm Laterale Kondyle 2,31 0,94  0,58 0,57 Patellares Gleitlager 3,57 1,38  0,52 0,41 Aggregat-Modul, MPa Laterale Kondyle Femur 0,70 0,60 0,89  0,60 0,78 Patellares Gleitlager 0,53 0,47  0,55 0,52 
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Patella 0,42     Permeabilität, x 1015 (m4/N s)  Laterale Kondyle Femur 1,18 1,48 0,43  0,77 4,19 Patellares Gleitlager 2,17 1,42  0,93 4,74 Patella 2,46     Poisson-Zahl  Laterale Kondyle 0,10 0,40  0,30 0,24 Patellares Gleitlager 0,00 0,25  0,09 0,20 Tabelle 13: Übersicht über die Häufigkeiten der Prüfprinzipien bei in vitro Kompressionsver-suchen an artikulärem Knorpel. Literatur Unconfined Confined Indentation Armstrong 1982 (ARMSTRONG 1982 [9]) X   Athanasiou 1991 (ATHANASIOU 1991 [14])   X Athanasiou 1994 (ATHANASIOU 1994 [12])   X Ateshian 1997 (ATESHIAN 1997 [11])  X  Bae 2006 (BAE 2006 [18])   X Baldassarri 2007 (BALDASSARRI 2007 [20])   X Barker 1997  (BARKER 1997 [21])   X Barker 2001  (BARKER 2001 [22])   X Bian 2009 (BIAN 2009 [29]) X   Boschetti 2004 (BOSCHETTI 2004 [32]) X X  Brommer 2006 (BROMMER 2006 [35])   X Burgin 2008 (BURGIN 2008 [41]) X   Bursac 1999 (BURSAĆ 1999 [42]) X X  Changoor 2010 (CHANGOOR 2010 [47]) X   
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Chen 2001 (CHEN 2001 [49])  X  Chiravambath 2009 (CHIRAVARAMBATH 2009 [51])   X Ellingson 2012 (ELLINGSON 2012 [69])   X Guilak 1994 (GUILAK 1994 [87]) X   Huang 2003 (HUANG 2003 [100]) X X  Julkunen 2007 (JULKUNEN 2007 [106]) X   Julkunen 2008 (JULKUNEN 2008 [107]) X   June 2009 (JUNE 2009 [108]) X   Jurvelin 1997 (JURVELIN 1997 [111]) X X  Keenan 2011 (KEENAN 2011 [116])   X Kempson 1971 (KEMPSON 1971 [122])   X Kleemann 2005 (KLEEMANN 2005 [128]) X   Korhonen 2002 (KORHONEN 2002 [132])  X X X Le 2008 (LE 2008 [142])   X Lee 2000 (LEE 2000 [145])   X Legare 2002 (LÉGARÉ 2002 [147]) X   Li 2000 (LI 2000 [152]) X   Lu 2008 (LU 2008 [159]) X  X Lu 2004 (LU 2004 [160])   X Maier 2007  (MAIER 2007 [166])   X Mow 1989 (MOW 1989 [189])   X 
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Obeid 1994 (OBEID 1994 [202])   X Park 2004 (PARK 2004 [208]) X   Roberts 1986 (ROBERTS 1986 [215])   X Sandmann 2009 (SANDMANN 2009 [220])   X Setton 1993 (SETTON 1993 [229])  X  Shepherd 1997 (SHEPHERD 1997 [233])   X Singh 2009 (SINGH 2009 [236]) X   Steinmeyer 1999 (STEINMEYER 1999 [243]) X   Swann 1993 (SWANN 1993 [250])   X Töyräs 1999 (TÖYRÄS 1999 [257])   X Tabelle 14: Versuchsprotokolle und die Verteilung der Häufigkeiten statischer und dynami-scher Versuche.  Literatur Kriechen Spannungs-          relaxation Quasi-     statisch Rampen-profil Zyklisch Impact Armstrong 1982 (ARMSTRONG 1982 [9]) X      Athanasiou 1991 (ATHANASIOU 1991 [14]) X  X    Athanasiou 1994 (ATHANASIOU 1994 [12]) X  X    Ateshian et al. 1997 (ATESHIAN 1997 [11]) X X X X X  Bae 2005 (BAE 2006 [18])   X    Barker 2001 (BARKER 2001 [22]) x  X  X  Bian 2009 (BIAN 2009 [29])   X X X  Boschetti 2004  (BOSCHETTI 2004 [32]) X      Brommer 2006  X  X X  
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(BROMMER 2006 [35]) Burgin 2008 (BURGIN 2008 [41])      X Bursac 1999 (BURSAĆ 1999 [42])  X  X   Changoor 2010 (CHANGOOR 2010 [47])  X X X   Chen 2001 (CHEN 2001 [49])  X  X   Chiravarambath 2009 (CHIRAVARAMBATH 2009 [51])  X X    Ellingson 2012 (ELLINGSON 2012 [69])  X  X   Guilak 1994 (GUILAK 1994 [87]) X  X X   Huang 2003 (HUANG 2003 [100])  X X X X X  June 2008 (JUNE 2009 [108])  X X  X  Julkunen 2007 (JULKUNEN 2007 [106])  X X X   Julkunen 2008 (JULKUNEN 2008 [107])  X X X   Jurvelin 1997 (JURVELIN 1997 [111])  X X X   Kääb 1998 (KÄÄB 1998 [114]) X    X  Keenan 2011 (KEENAN 2011 [116]) X      Kempson 1971 (KEMPSON 1971 [122]) X  X    Kleemann 2005 (KLEEMANN 2005 [128]) X  X X   Korhonen 2002 (KORHONEN 2002 [132])  X  X   Le 2008 (LE 2008 [142]) X  X    Lee 2000 (LEE 2000 [145])  X X X   Legare  2002 (LÉGARÉ 2002 [147])  X X X   
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Li 2000 (LI 2000 [152])  X X X   Lu 2004 (LU 2004 [160]) X  X    Lu 2008 (LU 2008 [162])  X X  X  Maier 2007 (MAIER 2007 [166])  X X  X  Mow 1989 (MOW 1989 [189]) X      Obeid 1994 (OBEID 1994 [202]) X  X   X Park 2004 (PARK 2004 [208]) X    X  Roberts 1986 (ROBERTS 1986 [215]) X     X Sandmann 2009 (SANDMANN 2009 [220])  X X  X  Setton 1993 (SETTON 1993 [229]) X      Shepherd 1997 (SHEPHERD 1997 [233]) X      Singh 2009 (SINGH 2009 [236])  X   X  Steinmeyer 1999 (STEINMEYER 1999 [243]) X  X  X  Swann 1993 (SWANN 1993 [250]) X      Töyräs 1999 (TÖYRÄS 1999 [257])  X X X   Tabelle 15: Übersicht über Versuchsprotokolle mit Kriechindentation. Literatur Tarierlast Equilibrium Testlast Equilibrium Rampe Armstrong 1982 (ARMSTRONG 1982 [9]) - - 0,1 MPa in 0,2 s - - Athanasiou 1991 (ATHANASIOU 1991 [14]) 0,0343-0,0490 N 15 min 0,1961 N über 20 min-10,800 s  Athanasiou 1994 (ATHANASIOU 1994 [12]) 0,0687 N Keine Wegände-rung (< 10-6 mm/s) 0,438 N Keine Wegänderung (< 10-6 mm/s)  Ateshian 1997 (ATESHIAN 1997 [11]) Präkonditio-nierung 14,7 N Tarierlast 0,26 N für 900 s    
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Barker 2001 (BARKER 2001 [22])   1,4 MPa in 20 ms 320 s 4160 Boschetti 2004 (BOSCHETTI 2004 [32])   15 kPa 1800 s  Guilak 1994 (GUILAK 1994 [87])   0,001 → 0,01 → 0,028 → 0,057 → 0,1 → 0,5 → 1,0 MPa Bis zu 3600 s bei höheren Lasten X Jones 1999 (JONES 1999 [104])  0,01 kPa 60 s 0,05-1 kPa in 8-10 Schritten  X Kääb 1998 (KÄÄB 1998 [114])   1x Körpergewicht/3x Körpergewicht 30 min  Keenan 2011 (KEENAN 2011 [116]) 0,015 N Keine Wegände-rung (< 0,01 μm/s 0,16-1,07 s) 0,35 N in 12 s   Kleemann 2005 (KLEEMANN 2005 [128]) 0,003 N 10 min Schrittweise 0,019 N bis 25 % Dehnung Keine Wegänderung (0,1 μm/s) X Le 2008 (LE 2008 [142]) 3,5 g mit v = 10 g/s 15 min 10 g mit v = 10 g/s 2,5 h  Lu 2004  (LU 2004 [160]) 5 g 30 min 20 g 3 h  Mow 1989 (MOW 1989 [189]) 0,0343 N 14 min 0,1961 N Equilibrium nicht definiert ~10000 s  Obeid 1994 (OBEID 1994 [202]) 5-10 N Rampen 7 MPa mit v = 0,5-1,0 mm/s 2 MPa in 1 s 300 s  Setton 1993 (SETTON 1993 [229]) 10 gram force 2000 s 50-200 gram force schrittweise (0,01-0,07 MPa) ~10000 s  Tabelle 16: Übersicht über Versuchsprotokolle mit Spannungsrelaxation. Literatur Tarierlast/          Tarierdehnung Equilibrium Testdehnungen Equilibrium/Zeit Rampen Ateshian 1997 (ATESHIAN 1997 [11]) Präkonditionierung 14,7 N; Tarierlast 0,26 N für 900 s 5 Rampen mit v = 0,25 µm/s a 10 % für 1400 s gehalten bis 50 % Dehnung -1390 s  5 Brommer 2006 (BROMMER 2006 [35])   2 x 7,5 μm → 15 μm 1200 s  Bursac 1999 (BURSAĆ 1999 [42]) 3 % mit v = 0,115 μm/s < 3 kPa in 16 min 4 Rampen a 3 % → 69 % → 12 % → 15 % < 3 kPa in 16 min 4 Changoor 2010 (CHANGOOR 2010 [47])   2 % mit v = 0,4 %/s   Chen 2001 (CHEN 2001 [49])   ∼0, 8, 16, 24 und 32 % Dehnungen mit 0,015 %/s 60 min oder < 0,001 MPa in 5 min  
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Chiravarambath 2009 (CHIRAVARAMBATH 2009 [51]) 2 μm 300 s 4 μm mit v = 1 m/s 300 s  Huang 2003 (HUANG 2003 [100]) 0,89 N (d = 4,76 mm) 1 μm/300 s 5 % Dehnung mit            v = 1,25x10-4/s  < 0,02 N ~5000 s  Julkunen 2007 (JULKUNEN 2007 [106])   2 x 5 % v = 1 µm/s Volle Relaxati-on 2 Julkunen 2008 (JULKUNEN 2008 [107]) 5 % 39 Pa/min 2 x 5 % v = 1 µm/s 39 Pa/min 2 June 2008 (JUNE 2009 [108]) 60 kPa mit v = 50 mm/s 4 min 5 % mit v = 10 mm/s 300 s  Jurvelin 1997 (JURVELIN 1997 [111])   10 µm Schritte mit v = 1 µm/s bis 20 % < 9,8 mN/min  Korhonen 2002 (KORHONEN 2002 [134]) 12,5 kPa < 100 Pa/min 5 % → 10 % → 15 % → 20 %   v = 1 mm/s < 100 Pa/min  Le 2008 (LE 2008 [142])   5 % v = 0,005 %/s 2400 s  Legare 2002 (LÉGARÉ 2002 [147])   5 x 20 μm (→ 40 → 60 → 80 → 100 μm) Je 300 s  Li 2000 (LI 2000 [152])   5 µm Schritte in 5 s Equilibrium 10 Maier 2007 (MAIER 2007 [166]) 0,01 N  7 N mit v = 5 mm/min Posi-tion für 60 s gehalten; Ent-lastung auf 0,15 N mit v = 1 mm/min für 60 s 60 s  Sandmann 2009 (SANDMANN 2009 [220]) 0,1 N  7 N mit v = 5 mm/min Posi-tion für 60s gehalten; Ent-lastung auf 0,15 N mit v = 1 mm/min für 60 s 60 s 5 Töyräs 1999 (TÖYRÄS 1999 [257]) 0,0125 MPa  40 µm mit v = 1 µm/s bis 20 % 450 s 10 Tabelle 17: Übersicht der Publikationen mit Betrachtungen über das Erholungsverhalten von artikulärem Knorpel und Bandscheiben. Literatur Statisch Dynamisch Rampenprofil Athanasiou 1991 (ATHANASIOU 1991 [14]) X Vollständige Entlastung - - Athanasiou 1994 (ATHANASIOU 1994 [12]) X Vollständige Entlastung - - Ateshian 1997 (ATESHIAN 1997 [11]) - 0,26 N - X                                    Dehnungs-Rampen Kempson 1971  (KEMPSON 1971 [122]) X Nicht definiert   
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Mow 1989 (MOW 1989 [189]) X Nicht definiert - - Setton 1993 (SETTON 1993 [229]) X Vollständige Entlastung   Steinmeyer 1999 (STEINMEYER 1999 [243]) X Vollständige Entlastung   Eckstein 1999 (MRT) (ECKSTEIN 1999 [67]) - X - X - - Eckstein 2000 (MRT) (ECKSTEIN 2000 [65]) X X - Kääb 1998 (MRT) (KÄÄB 1998 [114]) X X  Van der Veen 2007 (Bandscheibe) (VAN DER VEEN 2007 [259]) X                                     (20 N)   O’Connell 2011 (Bandscheibe) (O’CONNELL 2011 [200]) X                        (20 N)  X                                         quasistatisch, vollständige Ent-lastung Tabelle 18: Übersicht über die Prüfprotokolle der Publikationen mit Betrachtungen über das Erholungsverhalten von artikulärem Knorpel und Bandscheiben. Literatur Präkonditionierung Testdurchführung Erholung Zyklen  Tarier-last Equilibri-um Testlast Equilibrium Erholung Equilibri-um/Zeit  Athanasiou 1991 (ATHANASIOU 1991 [14]) 0,0343-0,0490 N 15 min 0,1961 N Keine Wegände-rung über 20 min-10,800 s Entlastung   Athanasiou 1994 (ATHANASIOU 1994 [12]) 0,0687 N 10-6 mm/s 0,438 N 10-6 mm/s Entlastung   Ateshian 1997 (ATESHIAN 1997 [11]) Präkon-dition-ierung 14,7 N; Tarierlast 0,26 N für 900 s 5 Rampen mit v = 0,25 µm/s a 10 % für 1400 s bis 50 % Dehnung-1390 s Tarierlast 0,26 N 0,01 µm/s -1620 s  Barker 2001 (BARKER 2001 [22])   1,4 MPa in 20 ms 330 ms Entlastung 670 ms 4160 Mow 1989 (MOW 1989 [189]) 0,0343 N 14 min 0,1961 N Equilibrium nicht definiert -10000 s Nicht           definiert Nicht     definiert  Setton 1993 (SETTON 1993 [229]) 10 gram force 2000 s 50-200 gram force schrittweise (0,01-0,07 MPa) ~10000 s Entlastung ~10000 s  Eckstein 1999 (ECKSTEIN 1999 [67]) unbe-kannt 1 h Ruhe MRT 50 Kniebeu-gen bis 90° 90 s MRT 3-7 min nach Belastung MRT nach 8-12 min X 5 unbe-kannt 1 h Ruhe 100 Knie-beugen bis 3 min MRT 3-7 min nach alle 10 min bis 83-87  
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90° Belastung min Eckstein 2000 (ECKSTEIN 2000 [65])  1 h Ruhe MRT 30 Kniebeu-gen bis 120° 60 s (0,5Hz) MRT 90 s nach Belastung    1 h Ruhe MRT Hockstellung bei 90° 20 s MRT 90 s nach Belastung   Kääb 1998 (KÄÄB 1998 [114]) - - 1x/3x Kör-pergewicht bei 90° Knieflexion 30 min Vollstän-dige Ent-lastung 2,4,16     oder 30 min    Flexion von 70-150° mit 1 Hz mit 1x/3x Kör-pergewicht 30 min Vollstän-dige Ent-lastung 2,4,16 oder 30 min in 90°  Van der Veen 2007 (VAN DER VEEN 2007 [259]) 20 N (0,5 MPa) 15 min 2,0 MPa  15 min 20 N 30 min  X 3 20 N (0,5 MPa) 15 min 2,0 MPa 15 min 20 N 10 h  O’Connell 2011 (O’CONNELL 2011 [200])  2000 N  mit 1 N/s Entspricht 33 min Entlastung 0,1,4,8, 12,16, 24 h  X 7 20 N 1000 N in 1,5 s 4 h 20 N 24 h   Kriech-test 4 h Tabelle 19: Überblick über die verwendeten Tiermodelle bei der Testung von Knorpelgewebe in der bisherigen Literatur. Literatur Spezies Körperteil/Lokalisation Athanasiou 1991 (ATHANASIOU 1991 [14]) Affe Knie: distales Femur  Kääb 1998 (KÄÄB 1998 [114]) Hase Knie   Athanasiou 1991 (ATHANASIOU 1991 [14]) Knie: distales Femur  Brommer 2006 (BROMMER 2006 [35]) Hund Metacarpophalangealgelenk Armstrong 1982 (ARMSTRONG 1982 [9]) Athanasiou 1991 (ATHANASIOU 1991 [14]) Athanasiou 1994 (ATHANASIOU 1994 [12]) Bae 2006 (BAE 2006 [18]) Mensch Knie: Patella  Knie: distales Femur  Hüfte: Femurkopf und Acetabulum  Knie: distales Femur  
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Barker 2001 (BARKER 2001 [22]) Chiravarambath 2009 (CHIRAVARAMBATH 2009 [51]) Guilak 1994 (GUILAK 1994 [87]) Li 2010 (LI 2010 [148]) Obeid 1994 (OBEID 1994 [202]) Sandmann 2009 (SANDMANN 2009 [220]) Shepherd 1997 (SHEPHERD 1997 [233]) Swann 1993  (SWANN 1993 [250]) 
Knie: Tibia, Femur, Patella  Knie: Tibia  Karpometacarpalgelenk  Knie: distales Femur  Knie: Tibia  Knie: Meniskus  Knie: Tibia und Femur  Knie: Tibia und Femur Ateshian 1997 (ATESHIAN 1997 [11]) Athanasiou 1991 (ATHANASIOU 1991 [14]) Chen 2001 (CHEN 2001 [49]) Park et Ateshian 2008 (PARK 2008 [209]) Jurvelin 1997 (JURVELIN 1997 [111]) Kiviranta 2006 (KIVIRANTA 2006 [126]) Lu 2004 (LU 2004 [160]) Korhonen 2002 (KORHONEN 2002 [134]) Miller 2010 (MILLER 2010 [183]) Mow 1989  (MOW 1989 [189]) Setton 1993 (SETTON 1993 [229]) Suh 2001 (SUH 2001 [248]) 

Rind Schulter: Glenoid  Knie: distales Femur  Hüfte: Femurkopf  Knie: distales Femur  Schulter: Humerus  Knie: Patella, Femur, Tibia   Schulter: Humerus  Knie: Femur  Knie: Patella, Femur; Schulter: Humerus  Knie: distales Femur  Knie: distales Femur  Knie: Femur  Boschetti 2004 (BOSCHETTI 2004 [32]) Bian 2009 (BIAN 2009 [29]) Huang 2003 (HUANG 2003 [100]) Park 2006 (PARK 2006 [207]) Kalb   Hüfte: Femurkopf  Knie: Femurkondyle  Schulter  Schulter 
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Burger 2007 (BURGER 2007 [40]) Little 2010 (LITTLE 2010 [156]) Oakley 2004 (OAKLEY 2004 [201]) Peretti 2001 (PERETTI 2001 [210]) Kunow 2008  (KUNOW 2008 [137]) Sandmann 2013 (SANDMANN 2013 [219]) Schaf  Gupta 2009 (GUPTA 2009 [88]) Schwein Rippe Le 2008 (LE 2008 [142]) Van der Veen 2007 (VAN DER VEEN 2007 [259]) Ziege Knie: Tibia  Wirbelsäule: Bandscheibe Tabelle 20: Überblick über die verwendeten Probengeometrien in der bisherigen Literatur. Literatur Probengeometrie Körperteil/Durchmesser Herberhold 1999 (HERBERHOLD 1999 [96]) Kääb 1998 (KÄÄB 1998 [114]) Intaktes Kniegelenk  Mow 1989 (MOW 1989 [189]) Athanasiou 1991, 1994 (ATHANASIOU 1991 [14]), (ATHANASIOU 1994 [12]) Chiravarambath 2009 (CHIRAVARAMBATH 2009 [51]) Le 2008 (LE 2008 [142]) Shepherd 1997 (SHEPHERD 1997 [233]) Swann 1993 (SWANN 1993 [250]) In situ Femur   Femur  Tibiaplateau  Tibiaplateau  Femur und Tibia  Femur und Tibia  Barker 2001 (BARKER 2001 [22]) Armstrong 1982 (ARMSTRONG 1982 [9]) Bae 2006 Bae 2006(BAE 2006 [18]) Burgin 2008 (BURGIN 2008 [41]) Kiviranta 2006 KKZ 12 mm  6,35 mm  Nicht definiert  10 mm  9 mm 
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(KIVIRANTA 2006 [126]) Korhonen 2002 (KORHONEN 2002 [134]) Legare 2002 (LÉGARÉ 2002 [147]) Obeid 1994 (OBEID 1994 [202]) Setton 1993  (SETTON 1993 [229]) Suh 2001 (SUH 2001 [248])  13 mm  13 mm  3 mm  8 mm  6,35 mm  Ackermann 2005 (ACKERMANN 2005 [1]) Ateshian 1997 (ATESHIAN 1997 [11]) Bian et al 2009 (BIAN 2009 [29]) Boschetti 2004 (BOSCHETTI 2004 [32]) Brommer 2006 (BROMMER 2006 [35]) Burgin 2008 (BURGIN 2008 [41]) Changoor 2010 (CHANGOOR 2010 [47]) Guilak 1994 (GUILAK 1994 [87]) Huang 2003 (HUANG 2003 [100]) Jurvelin 1997 (JURVELIN 1997 [111]) Kiviranta 2006 (KIVIRANTA 2006 [126]) Park 2006 (PARK 2006 [207]) Park 2004 (PARK 2004 [208]) Peretti 2001 (PERETTI 2001 [210]) 
Knorpelzylinder 7 mm  6,35 mm  6 mm  5 mm   8 mm  5 mm, 9 mm  3 mm  5 mm  4,78 mm  3,7 mm  4 mm  4 mm  3 mm  6 mm Lu 2004 (LU 2004 [160]) Baldassarri 2007 (BALDASSARRI 2007 [20]) Blöcke 2 cm x 2 cm  12 mm x 18 mm Tabelle 21: Indentorgeometrien, Materialien und Größen in der bisherigen Literatur. Literatur Kugel  Zylinder hemisphärisch solid porös Durchmesser/Knorpeldicke 
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Athanasiou 1991 (ATHANASIOU 1991 [14])     X 1,5 mm und 1,0 mm Athanasiou 1994 (ATHANASIOU 1994 [12])     X 1 mm/15 mm Bae 2006 (BAE 2006 [18])  X  X  1 mm/10 mm Baldassarri 2007 (BALDASSARRI 2007 [20])   X   1,5 mm Barker 2001 (BARKER 2001 [22]; BOSCHETTI 2004 [32])  X  X  3 mm/12 mm Boschetti 2004 (BOSCHETTI 2004 [32])   X X  3 mm/12 mm Brommer 2006 (BROMMER 2006 [35])  X   X 1,041 mm/8 mm Chiravarambath 2009 (CHIRAVARAMBATH 2009 [51])  X  X  15 μm Diamant    170 μm Stahl Keenan 2011 (KEENAN 2011 [116])  X   X (50 % Porosität) 1 mm mit fillet (127 µm) Kempson 1971 (KEMPSON 1971 [122])  X X    Korhonen 2002 (KORHONEN 2002 [134])  X   X Porengröße 5 µm (50 % Poro-sität) 1 mm und 3 mm Lee 2000 (LEE 2000 [145])  X  X  1 mm/0,5-1,4 mm Lu 2004 (LU 2004 [160])  X   X 2,1 mm/2 cm Le 2008 (LE 2008 [142])     X Porengröße 20 µm (40 % Poro-sität) 1,5 mm Maier 2007 (MAIER 2007 [166]) X   X  6 mm Mow 1989 (MOW 1989 [189])  X  X X 1,5 mm Obeid et al. 1994 (OBEID 1994 [202])  X  X  5 mm Sandmann 2009 (SANDMANN 2009 [220]) X   X  5 mm/10 mm Shepherd 1997 (SHEPHERD 1997 [233])  X   X  



Anhang 

135 

Töyräs 1999 (TÖYRÄS 1999 [257])  X   X 1,04 mm Tabelle 22: Überblick über die Lagerungs-, Auftaumethoden und Versuchsmedium in der bisherigen Literatur. Literatur Modalität Temperatur  Medium  Dauer Auftauen Treppo 2000 (TREPPO 2000 [258]) Frisch    24 h   Kääb 1998 (KÄÄB 1998 [114])     Krishnan 2005 (KRISHNAN 2005 [136]) 4 °C Intakte Kapsel 4 d  Armstrong 1982 (ARMSTRONG 1982 [9]) Einfrieren -20 °C    Ateshian 1997 (ATESHIAN 1997 [11])    Athanasiou 1991 (ATHANASIOU 1991 [14]) PBS + PI   1 h bei  Raumtemperatur in PBS Baldassarri 2007 (BALDASSARRI 2007 [20])    Barker 2001 (BARKER 2001 [22])    Brommer 2006 (BROMMER 2006 [35]) PBS  14-22 h Bei 7 °C  Burgin 2008 (BURGIN 2008 [41]) PBS  Raumtemperatur Bursac 1999 (BURSAĆ 1999 [42]) PBS + PI 1-7 d 1 h bei  Raumtemperatur Chiravarambath 2009(CHIRAVARAMBATH 2009 [51])    Herberhold 1999 (HERBERHOLD 1999 [96])    Huang 2003 (HUANG 2003 [100]) PBS   Kiviranta 2006 (KIVIRANTA 2006 [126])    Korhonen 2002 (KORHONEN 2002 [134])    Le 2008 (LE 2008 [142]) PBS + PI  Raumtemperatur 
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Li 2010 (LI 2010 [148]) Ringer   Miller 2010 (MILLER 2010 [183])  PBS + PI  1,5 h Obeid 1994 (OBEID 1994 [202]) PBS  5 min bei  Raumtemperatur  Park 2004, 2008 (PARK 2004 [208]; PARK 2008 [209]) PBS  1 h bei Raumtemperatur Schinagl 1997 (SCHINAGL 1997 [225]) PBS + PI 1-7 d  Bae 2006 (BAE 2006 [18]) -70 °C    Athanasiou 1991 (ATHANASIOU 1991 [14]) -80 °C 0,15M NaCl 2x 1 h bei  Raumtemperatur  Athanasiou 1994 (ATHANASIOU 1994 [12]) PBS + PI 2x 1 h bei Raumtemperatur  Lu 2004 (LU 2004 [160]) 2M PBS + PI  2 h bei Raumtemperatur Mow 1989 (MOW 1989 [189]) 0,15M NaCl  1 h bei Raumtemperatur  Setton 1993 (SETTON 1993 [229])    Swann 1993 (SWANN 1993 [250])  -17 °C  28 d Raumtemperatur     
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137  Abbildung 89: Statischer Kriecherholungsversuch (bovin, n = 10): Darstellung des Vergleichs von Kriechen und Erholung sowie der Stei-gung der Kriech- und Erholungskurve zwischen 0 und 600 s. Bis 540 s unterschieden sich das Kriech- und Erholungsverhalten statistisch signifikant (* signifikanter Unterschied (T-Test, p < 0,05)). Die Steigungen von Kriechen und Erholung unterschieden sich in jedem Messintervall bis 60 s statistisch signifikant (* signifikanter Unterschied (T-Test, p < 0,01)). 
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   Abbildung 90: Statischer Kriecherholungsversuch (bovin, n = 10): Darstellung des Vergleichs von Kriechen und Erholung sowie der Stei-gung der Kriech- und Erholungskurve zwischen 600 s und 2600 s. Das Kriech- und Erholungsverhalten unterschieden sich nicht mehr statistisch signifikant (T-Test, p > 0,05). Ebenso lag in den Steigungen von Kriechen und Erholung kein statistisch signifi-kanter Unterschied mehr vor (T-Test, p > 0,05). 
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Tabelle 23: Statischer Kriecherholungsversuch (bovin, n = 10): Darstellung der Höhe des Kriechens und der Erholung in % mit SA, der Steigung des Kriechens und der Erholung in %/s mit SA, sowie die p-Werte des Vergleichs von Steigung Kriechen und Erholung sowie von Höhe des Kriechens und der Erholung. Zeit,  1 s 2 s 30 s 60 s  120 s 180 s 240 s 300 s 360 s 420 s 480 s 540 s 600 s 900 s 1200 s 1500 s 1800 s 2100 s 2400 s 2600 s Zeitab-schnitt Steigung 0-1 s  0-2 s  2-30 s 30-60 s 0-60 s 60-120 s 120-180 s 180-240 s 240-300 s 300-360 s 360-420 s 420-480 s 480-540 s 540-600 s 600-900 s      900-1200 s 1200-1500 s 1500-1800 s 1800-2100 s 2100-2400 s 2480-2600 s Kriechen,  SA 1,01 0,66 1,22 0,60 2,65 1,00 3,74 1,29  5,22 1,75 5,59 1,97 6,29 2,68 7,68 3,83 8,25 4,45 8,65 4,76 9,01 5,06 9,34 5,40 9,62 5,68 10,43 6,24 10,89 6,53 11,17 6,66 11,38 6,76 11,54 6,83 11,67 6,88 11,74 6,91 Erholung, SA  0,06 0,04 0,09 0,05 0,93 0,35 1,45 0,46  2,32 0,69 3,09 0,83 3,81 0,96 4,44 1,18 4,81 1,19 5,15 1,22 5,47 1,29 5,73 1,31 5,96 1,34 6,72 1,48 7,13 1,61 7,35 1,71 7,49 1,79 7,59 1,85 7,65 1,89 7,69 1,91 p-Wert Kriechen und  Erholung 0,00 0,00 0,00 0,00  0,00 0,01 0,01 0,01 0,02 0,03 0,03 0,04 0,05 0,07 0,08 0,08 0,08 0,08 0,08 0,07 Steigung Kriechen, SA 1,01 0,66 0,61 0,30 0,07 0,03 0,03 0,01 0,05 0,02 0,02 0,01 0,02 0,02 0,01 0,01 0,01 0,01 0,01 0,01 0,01 0,00 0,01 0,00 0,01 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 Steigung Erholung, SA 0,06 0,04 0,05 0,03 0,03 0,01 0,02 0,00 0,02 0,01 0,01 0,00 0,01 0,00 0,01 0,01 0,01 0,01 0,01 0,00 0,01 0,00 0,01 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 p-Wert Steigung Kriechen und  Erholung 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,10 0,43 0,95 0,87 0,39 0,62 0,82 0,59 0,56 0,90 0,79 0,49 0,20 0,11 0,07 0,04 



Anhang 
140 

Tabelle 24: Zyklischer Kriecherholungsversuch (bovin, medial n = 7, lateral n = 7): Reduzierte Darstellung zu den Messzeitpunkten von ECKSTEIN 1999 (ECKSTEIN 1999 [67]): Knorpeldicke, Höhe des Kriechens nach 3 min (100 Zyklen) und der Erholung in % (als Reduktion der Knor-peloberfläche) mit SA, der Steigung der Erholung in %/s mit SA, sowie die p-Werte des Vergleichs von Knorpeldicke, Kriechen nach 3 min (100 Zyklen), Steigung von Kriechen und Erholung sowie Höhe des Kriechens und der Erholung (als Reduktion der Knorpeloberflä-che) im Vergleich zwischen medialer und lateraler Patella im Zeitintervall von 10 min.   Knorpel-dicke, mm Kriechen nach  100  Zyklen (3min), % Erholung   3 min, %  Erholung  13 min, % Erholung  23 min, % Erholung 33 min, % Erholung 43 min, % Erholung 53 min, % Erholung 63 min, % Erholung 73 min, % Erholung  87 min, % Steigung, %/s (0-3 min) Steigung, %/s (3-13 min) Steigung, %/s (13-23 min) Steigung, %/s (23-33 min) Steigung, %/s (33-43 min) Steigung, %/s (43-53 min) Steigung, %/s (53-63 min) Steigung, %/s (63-73 min) Steigung, %/s (73-87 min) Mediale Patella Erholung SA 1,50 0,21 9,17 2,15 4,52 2,15 2,24 2,09 2,17 2,14 2,15 2,14 2,15 2,14 2,15 2,13 2,16 2,15 2,16 2,15 2,18 2,13 Laterale Patella Erholung SA 2,15 0,42 11,78 1,70 4,15 2,29 2,35 2,08 2,08 2,43 1,99 2,28 1,92 2,35 1,85 2,35 1,79 2,37 1,76 2,38 1,66 2,38  p-Wert Erho-lung medial vs. lateral 0,00 0,03 0,90 0,90 0,93 0,87 0,82 0,77 0,72 0,70 0,61 Mediale Patella Steigung der Erholung SA   0,02 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 Laterale Patella Steigung der Erholung SA   0,31 0,71 0,04 0,09 0,00 0,00 0,02 0,05 0,02 0,05 0,02 0,06 0,02 0,06 0,02 0,06 0,02 0,05  p-Wert Stei-gung Erho-lung medial vs. lateral   0,34 0,34 0,34 0,33 0,33 0,34 0,34 0,34 0,33 
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Abbildung 91: Zyklischer Kriecherholungsversuch (bovin, medial n = 7, lateral n = 7): Darstellung des Vergleichs der umgekehrten Erholung sowie der Steigung der Erholungskurve der medialen und lateralen Patella zwischen 0 und 13 min. Das Erholungsverhalten zwi-schen medial und lateral unterschied sich zu jedem der Messzeitpunkte statistisch signifikant (* signifikanter Unterschied (T-Test, p < 0,05)). Hinsichtlich der Steigung der Erholung konnte zwischen 0-1 s und 0-2 s ein statistisch signifikanter Unterschied fest-gestellt werden (* signifikanter Unterschied (T-Test, p < 0,05)). 
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142 Abbildung 92: Zyklischer Kriecherholungsversuch (bovin, medial n = 7, lateral n = 7): Darstellung des Vergleichs der umgekehrten Erholung sowie der Steigung der Erholungskurve der medialen und lateralen Patella zwischen 10 und 87 min. Das Erholungsverhalten zwischen medial und lateral unterschied sich zu jedem der Messzeitpunkte statistisch signifikant (T-Test, p < 0,05). Hinsichtlich der Steigung der Erho-lung konnte in diesem Kurvenabschnitt kein statistisch signifikanter Unterschied festgestellt werden (T-Test, p > 0,05).
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Tabelle 25: Zyklischer Kriecherholungsversuch (bovin, medial n = 7, lateral n = 7): Darstellung der Knorpeldicke, Höhe des Kriechens nach 3 min (100 Zyklen) und der Erholung in % mit SA, der Steigung der Erholung in %/s mit SA, sowie die p-Werte des Vergleichs von Knorpeldi-cke, Kriechen nach 3 min (100 Zyklen), Steigung von Kriechen und Erholung sowie Höhe des Kriechens und der Erholung im Vergleich zwischen medialer und lateraler Patella bis zur 9. min.  Knorpeldi-cke, mm Ein-dring-tiefe  3 min,   %  Erho-lung    1 s Erho-lung     2 s Erho-lung   30 s Erho-lung   60 s  Erho-lung 120 s Erho-lung 180 s (3 min)  Erho-lung 240 s Erho-lung 300 s Erho-lung 360s Erho-lung 420 s Erho-lung 480 s Erho-lung 540 s Stei-gung  0-1 s Stei-gung    0-2 s Stei-gung    2-30 s Stei-gung 30-60 s Stei-gung   0-60 s Stei-gung 60-120 s Stei-gung 120-180 s Stei-gung   0-180 s  (0-3 min) Stei-gung 180-240 s Stei-gung 240-300 s Stei-gung 300-360 s Stei-gung 360-420 s Stei-gung 420-480 s Stei-gung 480-540 s Media-le  Patella 1,50 SA 0,21  9,17   SA 2,15 Erholung,  % 7,70 7,67 6,76 6,23  5,38 4,52  3,86 3,51 3,17 2,80 2,64 2,48   SA 2,57 2,47 2,41 2,43  2,48 2,15  1,79 1,82 1,79 1,90 1,96 2,03   umge-drehte Erholung,  % 1,47 1,50 2,41 2,95  3,79 4,65  5,31 5,66 6,00 6,38 6,53 6,69   SA 1,03 0,91 1,00 0,92  0,99 0,87  1,06 1,02 0,93 0,97 0,91 0,91   Steigung Erholung, %/s 1,33 0,40 0,03 0,02 0,02 0,02 0,01 0,02 0,01 0,01 0,00 0,01 0,00 0,00   SA 1,07 0,24 0,00 0,00 0,00 0,00 0,01 0,00 0,01 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 Latera-le Patella 2,15 SA 0,42 11,78 SA 1,70 Erholung,  % 8,24 7,65 6,12 5,54  4,75 4,15  3,70 3,33 3,08 2,86 2,71 2,57   SA 2,74 2,83 2,77 2,68  2,50 2,29  2,15 2,03 1,98 1,94 1,95 1,97   umge-drehte Erholung,  % 3,54 4,13 5,65 6,23  7,03 7,62  8,07 8,45 8,69 8,92 9,07 9,20   SA 1,57 1,80 1,96 1,89  1,74 1,49  1,41 1,39 1,46 1,54 1,63 1,69 
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  Steigung Erholung, %/s 3,45 2,04 0,65 0,55 0,49 0,40 0,35 0,31 0,23 0,14 0,10 0,08 0,05 0,05   SA 1,41 1,39 1,60 1,40 1,19 1,01 0,90 0,77 0,58 0,36 0,25 0,16 0,13 0,12 P-Wert medial vs. lateral 0,00 0,03 P-Wert  Erholung 0,71 0,99 0,65 0,63  0,77 0,90  0,96 0,99 0,95 0,86 0,87 0,88   P-Wert umge-drehte Erholung 0,01 0,00 0,00 0,00  0,00 0,00  0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00   P-Wert Steigung 0,01 0,01 0,32 0,33 0,32 0,34 0,34 0,34 0,34 0,33 0,34 0,35 0,34 0,34            
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Tabelle 26: Zyklischer Kriecherholungsversuch (bovin, medial n = 7, lateral n = 7): Darstellung der Knorpeldicke, Höhe des Kriechens nach 3 min (100 Zyklen) und der Erholung in % mit SA, der Steigung der Erholung in %/s mit SA, sowie die p-Werte des Vergleichs von Knorpeldi-cke, Kriechen nach 3 min (100 Zyklen), Steigung von Kriechen und Erholung sowie Höhe des Kriechens und der Erholung im Vergleich zwischen medialer und lateraler Patella ab der 10. min.    Erho-lung 600 s Erho-lung  780 s (13 min Erho-lung   900 s Erho-lung 1200 s Erho-lung 1380 s (23 min) Erho-lung 1500 s Erho-lung 1800 s Erho-lung 1980 s (33 min) Erho-lung 2100 s Erho-lung 2400 s  Erho-lung 2580 s (43 min) Erho-lung 3180 s (53 min) Erho-lung 3780 s (63 min) Erho-lung 4380 s (73 min) Erho-lung 5220 s (87 min) Stei-gung 540-600 s  Stei-gung 180-780 s (3-13 min) Stei-gung 600-900 s Stei-gung 900-1200 s  Stei-gung 780-1380 s (13-23 min) Stei-gung 1200-1500 s  Stei-gung 1500-1800 s Stei-gung 1380-1980 s (23-33 min) Stei-gung 1800-2100 s Stei-gung 2100-2400 s Stei-gung 1980-2580 s (33-43 min) Stei-gung 2580-3180 s (43-53 min) Stei-gung 3180-3780 s (53-63 min) Stei-gung 3780-4380 s (63-73 min) Stei-gung 4380-5220 s  (73-87 min) Mediale Patella   Erho-lung, % 2,41 2,24 2,22 2,18 2,17 2,17 2,17 2,15 2,15 2,14 2,15 2,15 2,16 2,16 2,18 SA 2,05 2,09 2,10 2,14 2,14 2,14 2,14 2,14 2,14 2,15 2,14 2,13 2,15 2,15 2,13 umge-drehte Erho-lung, % 6,76 6,93 6,95 6,99 7,00 7,00 7,00 7,02 7,02 7,03 7,02 7,02 7,02 7,02 6,99 SA 0,90 0,92 0,90 0,90 0,92 0,92 0,92 0,91 0,91 0,91 0,91 0,89 0,89 0,89 0,87 Stei-gung Erho-lung, %/s 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 SA 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 Laterale Patella Erho-lung, % 2,51 2,35 2,28 2,15 2,08 2,06 2,00 1,99 1,98 1,93 1,92 1,85 1,79 1,76 1,66 SA 2,01 2,08 2,10 2,50 2,43 2,23 2,27 2,28 2,29 2,33 2,35 2,35 2,37 2,38 2,38 umge-drehte Erho-lung, % 9,27 9,43 9,50 9,63 9,69 9,71 9,77 9,79 9,80 9,85 9,86 9,93 9,99 10,01 10,12 
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SA 1,72 1,84 1,87 1,74 1,63 2,03 2,06 2,07 2,08 2,11 2,13 2,11 2,12 2,12 2,11 Stei-gung Erho-lung %/s 0,04 0,04 0,03 0,03 0,00 0,03 0,03 0,02 0,02 0,02 0,02 0,02 0,02 0,02 0,02 SA 0,08 0,07 0,00 0,07 0,07 0,06 0,05 0,05 0,05 0,06 0,06 0,06 0,05 0,08 0,07 P-Wert medial vs. lateral P-Wert Erho-lung 0,88 0,90 0,94 0,77 0,93 0,91 0,87 0,87 0,86 0,83 0,82 0,77 0,72 0,70 0,61  P-Wert umge-drehte Erho-lung 0,01 0,01 0,01 0,01 0,01 0,01 0,00 0,01 0,01 0,00 0,01 0,01 0,01 0,00 0,00  P-Wert Stei-gung 0,34 0,34 0,33 0,33 0,34 0,33 0,33 0,33 0,34 0,33 0,33 0,34 0,34 0,34 0,33 
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