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1. UvOD

1.1. Funkcionalna anatomija koljena i biomehanika

Zglob koljena (lat. articulatio genus) najvec¢i je zglob ljudskoga organizma, jedan od
njegovih osnovnih pokretata i u mehanici se oznaCava kao trohoginglimus. Pojam
trohoginglimus oznacava da koljenski zglob tvori kombinacija obrtnog ili trohoidnog zgloba i
kutnog ili valjkastog zgloba. Obrtni ili trohoidni zglob (lat. articulatio trochoidea) spoj je u
kojemu su zglobna tijela postavljena u smjeru uzduzne osovine kostiju. Konveksno zglobno
tijelo je valjak Sto se nastavlja na uzduznu osovinu kosti. Konkavno zglobno tijelo je Suplji
valjak koji obuhvacéa konveksno zglobno tijelo. Cijelo konkavno zglobno tijelo obi¢no ne

oblikuje kost, nego je upotpunjeno vezivnim tkivom (1).

Osovina zgloba prolazi uzduzno kroz konveksno tijelo u smjeru uzduzne osovine kosti i
oko nje je moguée samo obrtanje ili rotacija. Kutni ili valjkasti zglob (lat. ginglimus)
saCinjavaju konveksno zglobno tijelo koje ima oblik valjka ili dijela konusa (stosSca) i
postavljeno je okomito na uzduznoj osovini kosti, te konkavno zglobno tijelo, koje je nalik na
polovicu Supljeg valjka pa obuhvaca valjak konveksnog zglobnog tijela ili je gotovo ravno.
Os kutnoga zgloba prolazi sredistem konveksnog zglobnog tijela okomito na uzduznu osovinu
kosti i oko nje je moguce pregibanje (lat. flexio) i ispruzanje (lat. extensio).

Kako konveksno zglobno tijelo ne bi izgubilo kongurentnost s obzirom na konkavno
zglobno tijelo, ono ima $iroku brazdu, tzv. brazdu vodilju, §to je sukladno odgovarajucoj
izbocini na konkavnom zglobnom tijelu. U koljenskom zglobu ta struktura je interkondilarna
eminencija potkoljeni¢ne kosti te medu¢vorna udubina natkoljen¢ne kosti. Pri fleksiji koljena
nastaju rotacija i klizna kretanja, a u flektiranom koljenu moguca je i rotacija (2, 3). Uz
kostana zglobna tijela femura, tibije i patele, koja su pokrivena hrskavicom, zglobnu kapsulu i
pripadajuce burze, zglobne strukture ¢ine menisci i ligamentarni aparat (Slika 1.1).

Koljenski zglob sastoji se zapravo od dva velika zgloba, femorotibijalnog i
patelofemoralnog. U fokusu ove doktorske disertacije bit ¢e patelofemoralni zglob, njegova

funkcija, anatomija te biomehanika.
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Zglobna
hrskavica
Femur
Straznja Prednja
ukrizena ukrizena
sveza sveza
Lateralna Medijalna
poboc¢na A poboéna
sveza A"
= / sveza
Lateralni / Medijalni
menisk menisk
Tibia

Slika 1.1. llustracija koljenskog zgloba s prikazanim bazi¢nim ko$tanim i ligamentarnim

dijelovima (izradio autor V. W.).

1.2. Patelofemoralni zglob

Patelofemoralni zglob (PF)  zbog svoje osobite koStane anatomije i mnogih
ligamentaranih struktura te okolnih misi¢a smatra se jednim od najkompleksnijih zglobova u
ljudskom organizmu. Sve gore navedene strukture djeluju na sam zglob, kako staticki tako i
dinamicki. Stoga prisutne abnormalnosti u bilo kojoj varijanti navedenih struktura dovode do

patoloSkog ponasanja u PF zglobu.

Prednja koljenska bol i nestabilnosti patele dobro su poznati klinicki entiteti u ortopediji,
lako se sama varijabilnost multifaktorske patogeneze u svakog pacijenta ne moze

okarakterizirati navedenim entitetima (1). Zglob sainjavaju kosti, zglobna hrskavica, tetive,

2
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ligamenti, mi$i¢i i druga meka tkiva. Sam zglob ¢ine distalni okrajak femura, tj. njegova
distalna prednja strana sacinjena u trohleji i kondilima femura te najveca sezamoidna kost u
ljudskom tijelu — patela, tj. njena artikulacijska ploha. PF zglob je po svojim karakteristikama

najmanje kongruentan zglob ljudskoga tijela (4).

1.3. Patela

Naziv patela (hrv. iver) potje¢e od latinske rije¢i koja oznaava mali tanjur. Nasa je
najveca sezamska kost u ljudskom organizmu. lzgledom podsje¢a na trokutasto tijelo koje je
obuhvaéeno tetivom m. kvadriceps femorisa i na sebi nosi najdeblju hrskavicu u ljudskom
organizmu.

Duljine je izmedu 47 i 58 milimetara, $irine izmedu 51 1 57 milimetara te debljine izmedu
20 i 30 mm (5). Zglobna povrsina patele podijeljena je u 7 faseta — tri medijalne, tri lateralne
te u medijalnom uglu patele neparna faseta (Slika 1.2).

Lateralno Medijalno
Gornja Gornja
Srednja Srednja
Doljnja

Neparna
Donja

Slika 1.2. llustracija straznje strane patele (izradio autor V. W.).

Prve morfoloSke karakteristike patele opisao je Wiberg 1941. godine u znanstvenom
¢lanku te dijeli patelu na tri moguca morfoloska oblika: tip | u kojem patela ima jednake
medijalne i lateralne fasete konkavnog oblika, tip Il u kojoj je medijalna faseta manja od
lateralne i ravna ili je konveksna plohom, tip II/111 kao prijelazni oblik te tip 11l u kojoj je

medijalna faseta izrazito mala i konveksna (6). Daljnjim anatomskim studijama Baumgartnera
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I Ficata dodana su jos tri oblika u morfolosku podjelu patele — polumjesecasta, lovacka kapa i
oblik §ljunka (7, 8) (Slika 1.3).

TIPI
TIPII TIP 11 - 11l TIP 1l
TIP IV LOVACKA KAPA KAMENITA PATELA

Slika 1.3. Razli¢iti morfoloski oblici patele (izradio autor V. W.).

Postoji viSe anatomsko-morfometrijskih varijacija patele, ukljucujuc¢i abnormalnosti
veli¢ine — mala patela (lat. patella parva) i velika patela (lat. patella magna), a najcesce
displazije patele su: hipoplazija, aplazija, patella bipartitia, patella multipartita,

fragmentirana i duplicirana patela (9, 10).

Oblik hrskavice ne slijedi uvijek oblik pripadajuce subhondralne kosti patele. Gledano
biomehanicki, patela ima znatno bolju kongruentnost u aksijalnoj ravnini, u usporedbi sa

sagitalnom, doprinoseci boljoj sposobnosti pokretanja samog PF zgloba (11).

Patela ima krvnu opskrbu iz slozenog arterijskog spleta koji oblikuje anastomotski prsten
oko patele, a koji ¢Gine Sest arterija. Cetiri genikularne arterije (superolateralna,
superomedijalna, inferolateralna i inferomedijalna) pripadajuci su ogranci poplitealne arterije.
Gornja koljenska arterija (lat. arteria genicularis suprema) ogranak je povrSinske femoralne

arterije i rekurentne tibijalne arterije koja je ogranak straznje tibijalne arterije (9).



1. UuvOoD

Senzbilna inervacija patele ukljucuje Zzivce pripadajuc¢ih korijena od L2 do L5. S
medijalne strane to su femoralni, genitofemoralni, obturatorni i safenski zivac. Lateralni

femoralni i lateralni suralni Zivac inervira anterolateralni dio patele (9).

Glavna funkcija patele je povecati udaljenosti izmedu misic¢a kvadricepsa i centra rotacije
koljena te tako izduljiti krak poluge kvadricepsa i pojacavati silu ekstenzije koljena za do 50
% (11). Ostale funkcije patele su centralizirati divergentne sile koje dolaze iz Cetiri razlicite
glave kvadricepsa i uz §to manje otpora prenositi rastezne sile kvadricepsa preko ligamenta

patele na tuberozitas tibije (9).

1.4. Femur

Zglobnu povrsinu femura za patelu ¢ini interkondilarni zlijeb ili femoralni sulkus na
prednjoj strani distalnog okrajka femura. Distalni kraj bedrene kosti podijeljen je na dva
velika kondila — lateralni i medijalni. Ova dva kondila sprijeda su povezana glatkom
depresijom, trohlearnom povrsinom ili patelarnim zlijebom, preko kojeg patela klizi tijekom
fleksije i ekstenzije koljena. Dva kondila su sa straznje strane odvojena dubokim
neartikuliraju¢im Zlijebom, interkondilarnim usjekom (12). PovrSina patelarnog Zlijeba seze
prema dolje do interkondilarnog usjeka i ima dva nagiba, od kojih je lateralni §iri, a greben
mu je istaknutiji od medijalne padine. Ova zglobna konfiguracija osigurava fiksni i stabilan

put za patelu (9).

Lateralni kondil je nesto $iri, ali je medijalni kondil nesto duzi. Svaki je kondil spljosten s
donje strane i zakrivljen straga. Medijalni aspekt medijalnog kondila je nepravilan i
omogucuje pri¢vr§¢ivanje na medijalni kolateralni ligament — medijalni epikondil. Lateralni
aspekt lateralnog kondila takoder je nepravilan i omogucuje pri¢vr§éivanje na lateralni
kolateralni ligament — lateralni epikondil. Utvrdeno je da je kut koji formiraju medijalni i
lateralni nagibi patelarnog zlijeba — kut femoralnog sulkusa — u prosjeku 138°, ali jako varira
medu pojedincima: od 116° do 151° (1, 2, 13) (Slika 1.4).
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ZGLOBNE POVRSINE ZA PATELU

MEDIJALNI EPIKONDIL

!' '//' X \“.\:
LATERALNI EPIKONDIL [ \

~——_ MEDUALNI KONDIL

LATERALNI KONDIL

INTERKONDILARANA UDUBINA

Slika 1.4. llustracija osnovnih anatomskih kostanih obiljeZja distalnog femura (izradio
autor V. W.).

Displazija trohleje femura obiljeZzena je odsustvom anatomske konkavnosti i
dubine trohlearnog zlijeba, odnosno trohleja je ravna s prisutnim asimetri¢énim
plostinama. Jedan od kriterija displasti¢ne trohleje je velik sulkus kut, koji mora biti
veci od 150° (10). Ovo stanje ¢esto predisponira luksaciju patele kod fleksije koljena
zbog gubitka uzdrzanosti patele unutar trohlearnog Zlijeba (12). Stovise, procjenjuje se
da je utjecaj displazije trohleje na kinematiku PF zgloba znacajniji nego ostecenje
medijalnog patelofemoralnog ligamenta (MPFL) ili miSi¢na neravnoteZza zbog

oslabljenog vastusa medialisa obliquusa (VMO) (14).

Dakle, patela je najranjivija, odnosno najsklonija luksaciji u prvih 30° fleksije
koljena kad jo$ uvijek nije usla u zlijeb trohleje jer sile kvadricepsa, iako smanjene,
djeluju dominantno prema lateralnom smjeru (15). Ne samo displazija, ve¢ i
hipoplazija medijalnoga ili lateralnoga kondila femura predstavljaju nenormalnu
anatomiju trohleje bedrene kosti i doprinose abnormalnostima PF zgloba (12). Dejour i
sur. podijelili su trohlearnu displaziju u Cetiri tipa: tip A, tip B, tip C i tip D — ovisno o
nalazu karakteristi¢nih znakova na postrani¢noj rendgenskoj snimci koljena (Slika 1.5).

Tip A ima na postrani¢noj snimci koljena znak preklapanja, odnosno linije Zlijeba

trohleje i lateralnog kondila femura se preklapaju, $to upuéuje na to da je trohleja
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Izravnana.

Tip B displazije trohleje ima na postrani¢noj snimci koljena greben na gornjem
rubu trohleje i znak preklapanja.

Tip C trohlearne displazije ima znak dvostrukog obrisa, S$to predstavlja
subhondralnu kondenzaciju hipoplasticne medijalne fasete trohleje femura te se nalazi
zajedno sa znakom preklapanja na postrani¢noj rendgenskoj snimci koljena.

Tip D Dejourove podjele trohlearne displazije ima udruzena sva tri karakteristi¢na

znaka na postrani¢noj rendgenskoj snimci koljena (16, 17).

PLITKA TROHLEA

| ' I

LATERLNI KONVEKSITET

»

SUPRATROHLEARNA
MAMUZA

ZNAK
PRUELAZA

GREBEN
MEDUALNA HIPOPLAZUJA

a 3
o
SUPRATROHLEARNA
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Slika 1.5. llustracija tipova trohlearne displazije — klasifikacija po Dejouru (18).

1.5. Mekotkivna anatomija patelofemoralnog zgloba

1.5.1. Retinakuli

Patelarni retinakuli prostiru se od patele do femoralnih kondila te do donjih rubova
kondila tibije. Oni su vlaknaste strukture vezivnog tkiva koje se Sire od tetive kvadricepsa i od

donjih rubova m. quadriceps femorisa, tj. njegovih dijelova m. vastus medialisa i m. vastus
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laterlisa (19, 20). Na temelju anatomskih disekcija, patelarni retinakuli su podijeljeni u vise

fascijalnih slojeva.

Retinakuli su podijeljeni u pet fascijalnih slojeva: povrsinski Iuéni sloj, srednji kosi sloj,
duboki uzduzni sloj, duboki popreéni sloj i duboki kapsularni sloj (21). Povr$inski lu¢ni sloj
sastoji se uglavnom od vlakana s popreCnom orijentacijom preko patele i patelarne tetive.
Srednjem kosom sloju doprinose krajnji dio m. rectus femorisa, m.vastus medialisa i m.
vastus lateralisa koji prekriva patelu i zavrSava na razini donjeg dijela patele. Duboki uzduzni
sloj sastoji se prvenstveno od nastavka longitudinalnih vlakana m. rectus femorisa, koja se
nastavljaju distalno stapati s vlaknima patelarne tetive. Duboki popreéni sloj sastoji se od
lateralnih i medijalnih patelofemoralnih ligamenata. Duboki kapsularni sloj ukljucuje lateralni
1 medijalni patelomeniskalni ligament. Glavna ograni¢enja mekog tkiva medu retinakularnim

tkivima su lateralni i medijalni patelofemoralni ligamenti u dubokom poprecnom sloju.

Glavna uloga i svrha pateralnih retinakula predstavlja stabilizaciju patele u PF zglobu.

1.5.2. Misi¢ kvadriceps femoris

Dinamicku stabilizaciju PF zgloba omogucuje m. quaridceps femoris. Sastoji se od Cetiri
konvergiraju¢a miSi¢a: rectus femorisa, medijalnog i lateralnog vastusa i vastusa
intermediusa, te ponekad i petog dijela — m. articulationes genus (1). Zajednicka tetiva m.
quadiceps femorisa nastaje spajanjem tetiva ovih misi¢a 5 do 8 cm iznad patele. Medutim,
1ako tvore zajednicku tetivu kvadricepsa, niti pojedinih miSi¢a zavrSavaju na razliitim
dijelovima patele (Slika 1.6). Tako m. rectus femoris zavr$ava na prednjem gornjem dijelu
patele, vastus intermedius iza, na bazi patele, dok lateralni vastus pruza niti prema lateralnom
retinakulu, a medijalni vastus prema medijalnom retinakulu (12). Tetivne niti trilaminarne

strukture medusobno Se krizaju i tvore distalno hvatiste tetive kvadricepsa na pateli (22).

Prema dolje patelu staticki stabilizira ligament patele koji polazi s donjeg pola patele i ima
srednju duljinu od 4,6 cm (raspon od 3,5 do 5,5) i §irinu izmedu 24 i 33 mm (23). Distalno
hvatiSte ligamenta patele je na tubrositasu tibije, minimalno lateralno u odnosu na uzduznu

osovinu tibije. Infrapatelarno masno tkivo nalazi se izmedu straznje strane ligamenta patele i
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vanjske strane sinovijalne ovojnice koljena, dok burza odjeljuje ligament od tibije distalno

(1).

RE VL VM VI

Slika 1.6. llustracija hvatista pojedinih dijelova kvadricepsa za patelu (RF - rectus femoris,

VL — vastus lateralis, VM — vastus medialis, VI — vastus intermedius) (24).

1.6. Lateralni odjeljak patelofemoralnog zgloba

Lateralni mekotkivni stabilizatori patele su lateralni patelofemoralni ligament, lateralni
patelotibijalni ligament, tractus iliotibialis i lateralni retinakul (25). Lateralni slojevi obi¢no
su podijeljeni u dva sloja, povrsinski i duboki. PovrSinski tanji sloj sastoji se od kosoga
lateralnog retinakula koji se $iri s iliotibijalnog traktusa na patelu i kvadriceps, dok se duboki
sloj sastoji od kosih i popre¢nih vlakana koja se vezu na lateralni vastus, LPFL i LPTL (12)
(Slika 1.7).

Lateralni retinakul vazan je sekundarni stabilizator lateralnog pomaka patele.
Prezategnutost samog lateralnog retinakula Cest je uzrok patelofemoralne boli. To moze biti
zbog prevelikog lateralnog nagiba patele, neuobicajeno velikih sila izmedu lateralne plostine

patele i lateralne strane trohleje femura i nastalih degenerativnih promjena.



1. UvOoD

Slika 1.7. Lateralni odjeljak patelofemoralnog zgloba. (LC — lateralni kondil, LPFL — lateralni
patelofemoralni ligament, Pa — Patela) (26).

1.7. Medijalni odjeljak patelofemoralnog zgloba

Normalni klizni put patele odrzavaju primarno medijalna meka tkiva PF zgloba, tj.
ogranicavaju prevelik lateralni pomak patele. Medijalni odjeljak ukljucuje VMO, MPFL,
medijalni patelotibijalni ligament, medijalni patelomeniskalni ligament i medijalni retinakul
(Slika 1.8).

VMO je najvazniji dinamicki stabilizator patele, odnosno njen primarni dinamicki
stabilizator (eng. restraint). VMO polazi s tetive aduktora magnusa i zavrS§ava na
proksimalnom rubu MPFL-a i medijalnom gornjem rubu patele (27). Istrazivanja na
kadaverima pokazala su da slabost VMO-a povecava lateralni pomak patele u prvih 15°
fleksije koljena, dok je hipoplazija ili displazija VMO-a jedan od glavnih uzroka dinamicke
nestabilnosti patele (28). Logi¢no je, dakle, zakljuéiti da ¢e upravo rehabilitacija i jacanje

snage VMO-a biti glavna odrednica lijeCenja mnogih PF poremecaja (28).

10
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MPFL primarni je medijalni staticki stabilizator patele koji sprjecava pretjerani lateralni
pomak patele i time doprinosi boljoj kongruentnosti patelofemoralnog zgloba, narocito u
prvih 30° fleksije koljena (29, 30). Medutim, novija istrazivanja ukazuju na veze izmedu
MPFL-a i VMO-a, §to govori u prilog dinamickoj stabilizaciji patele (31). Laksitet ili labavost
MPFL-a moze biti rezultat kongenitalnih anomalija ili traumatskih lateralnih luksacija patele,
Sto za posljedicu moze imati nestabilnost patele koju tada uglavnom treba operativno lijeciti

rekonstrukcijom MPFL-a (12).

obliqus, AMT - tetiva adduktora magnusa, SM — tetiva semitendinosusa, MPFL — medijalni

patelofemoralni ligamnet) (28).

1.8. Funkcija patelofemoralnog zgloba

Patela, kao najveca sezamska kost, distalizira m. kvadriceps od centra rotacije koljena, tj.
povecava krak sile djelovanja m. kvadricepsa te dovodi do poveéanja mehanicke iskoristivosti
ekstenzornog aparata koljena. Time se smanjuje snaga kvadricepsa potrebna za ispruzanje
koljena.

Pokreti u patelofemoralnom zglobu zahtijevaju kompleksnu suradnju ranije opisanih

kostanih i mekotkivnih struktura. Anatomska odstupanja kostiju ukljuéenih u PF zglob

11
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uzrokuju lose ,usmjerenje* patele i predisponiraju nepravilan Kklizni put patele, dok
poremecaji dinamickih i statickih mekotkivnih struktura PF zgloba znacajno utje¢u na

njegovu biomehaniku (32).

Razli¢iti dijelovi PF-a imaju klju¢nu ulogu u stabilizaciji zgloba i osiguranju urednog
opsega pokreta patele. U potpuno ispruzenom koljenu patela se nalazi iznad trohlearnog
zlijeba natkoljene kosti s djelomi¢nim dodirom zglobne povrSine u distalnim lateralnim
fasetama patele. Prilikom savijanja (fleksije) koljena, tetiva patele povlaci patelu u trohlearni
zlijeb s pocetnim kontaktom lateralne fasete patele uzrokuju¢i laganu medijalnu translaciju
iste. Na 30° fleksije koljena, medijalne fasete patele su u kontaktu s trohlearnim Zzlijebom
(33). Fleksija patele povecava se s fleksijom koljena, pri ¢emu fleksija patele dostize
ekvivalentni kut fleksije koljena 20 % kasnije, a time patela i koljeno postizu maksimalnu
fleksiju u isto vrijeme (33, 34). Zbog izostanka potpore kostanih struktura, od 0° do 30°
fleksije koljena, primarni stabilizator od lateralne translacije patele meka su tkiva spomenuta
ranije, posebice MPFL (35). S povecanjem fleksije koljena dolazi do povecanja lateralne
translacije i lateralnog nagiba patele nakon pocetnog pomicanja u medijalnom smjeru (34,
36). Nakon 45° fleksije koljena, patela povecava svoju medijalnu rotaciju. U dubokoj fleksiji
koja je iznad 90°, u kontakt dolazi proksimalna polovica medijalne i lateralne fasete patele, a

vecina ljudi ima neparnu fasetu angaziranu pri maksimalnoj fleksiji koljena (37).

Pasivna fleksija rezultira kontaktom na bo¢nim fasetama, dok aktivna fleksija uzrokuje
vece kontaktno podrucje koje je sli¢no tijekom cijelog pokreta. Pasivne strukture, kao $to su
ligamenti i morfologija kosti, te aktivni misi¢i kontroliraju kinematiku patele, koja naknadno

utjece na kontaktno podrucje i mehaniku.

Trenutne hipoteze sugeriraju da kinematicke razlike u patoloskoj populaciji ukljucuju
nagib patele, translaciju patele i patelu alta, koje stavljaju patelu na abnormalno mjesto i
utjeu na njezin utjecaj na ekstenziju koljena. U zakljucku, stabilnost PF-a ocuvana je
kompleksnom interakcijom geometrije PF-a te mekotkivnih pasivnih i aktivnih stabilizatora
patele (10, 12, 27).

1.9. Anatomija i biomehanika medijalnog patelofemoralnog ligamenta

12
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lako ga je Kaplan prvi opisao, MPFL prvi put dobiva mjesto u anatomiji covjeka tek
1979. godine, kada ga Warren i Marshall opisuju kao zasebnu strukturu u drugom sloju
anteromedijalnog dijela koljena (38). Unato¢ mnogim kontradiktornim studijama u kojima se
raspravljalo o samom postojanju MPFL-a, 2015. godine izlazi velika analiza Placella i sur. u
kojoj se potvrduje MPFL kao samostalna i neovisna anatomska struktura s jasnim polazistem
I hvatistem (39).

MPFL predstavlja tanku trokutastu fibroznu traku duljine prosje¢no oko 53 mm (izmedu
45 i 64) koja povezuje podruc¢je uz medijalni epikondil natkoljene kosti s proksimalnim
dijelom medijalnog pola patele. Na femoralnom hvatistu je Sirine oko 12 mm, dok je na
patelarnom hvati$tu znacajno Siri, oko 24 mm (27, 39-41). Kao proksimalno polaziste
usuglaseno je da predstavlja proksimalne 2/3 medijalnog ruba patele, a distalno hvatiste je u
tzv. Nomurinoj udubini, prostoru izmedu medijalnog epikondila femura i adukturnog
tuberkula, preciznije proksimalno i iza medijalnog tuberkuluma, a distalno od aduktornog
tuberkula (41-43). Oblik MPFL-a je najc¢esc¢e usporeden s oblikom jedra sa $irim polazistem
na pateli ili s oblikom pjes¢anog sata (39). Nedavno provedena istrazivanja takoder
razmatraju usku povezanost VMO-a i m. vastusa intermediusa s dodatnim hvatistem MPFL-a
za patelu (Slika 1.9) (44).

13
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Slika 1.9. Prikaz odnosa m. vastus medialis obliqusa, m. vastus intermediusa i MPFL-a (VI —
m. vastus intermedius, VMO — m. vastus medialis obliqus, MPFL — medijalni patelofemoralni

ligament).

MPFL pripada srednjem od tri sloja anteromedijalne strane koljena, zajedno s medijalnim
patelotibijalnim ligamentom i povrSinskim slojem medijalnog kolateralnog ligamenta. Iznad
njega u povrSinskom sloju nalazi se fascija, dok dublji sloj ¢ine dubinski sloj medijalnog
kolateralnog ligamenta, medijalni patelomeniskealni ligament i zglobna ¢ahura koljena (19,
27).

Trenutne spoznaje o MPFL-u i njegovoj ulozi u patelofemoralnoj stabilnosti relativno su
nove. Medutim, rekonstrukcije MPFL-a za lateralne nestabilnosti patele sada su standard
njege u Kkirurgiji patelofemoralnog zgloba — za stabilizaciju patele nakon neuspjelog

neoperativnog lijeenja (45).

Biomehanicke odnose kod lateralne luksacije patele proucavali su Burks i sur. te su
provodili mehanicki lateralni pomak patele za 135 % njene Sirine, biljezili sile potrebne za taj
pomak i potom anatomskom disekcijom analizirali medijalne strukture koljena. Pokazano je
da je za srednji lateralni pomak patele od 51 % uz standardnu devijaciju od 18 % njene S$irine
potrebno djelovati silom od 209 N uz standardnu devijaciju od 55 N te da kod te sile dolazi
do, kako su opisali, ,,prvog pucanja mekih tkiva“. Dodatno je pokazano da je testiranjem
postignuta srednja maksimalna sila od 666 N uz standardnu devijaciju od 274 N potrebna kod
srednjeg lateralnog pomaka za 94 % uz standardnu devijaciju od 8 % (46). Mountney i sur.
istrazivanjem vla¢ne ¢vrstoce ustanovili su da je kod srednjeg lateralnog pomaka patele od 26
mm uz standardnu devijaciju od 7 mm potrebna maksimalna sila 208 N uz standardnu
devijaciju od 90 N za pucanje MPFL. Do sli¢nih rezultata istrazivanja dolaze i Tuxoe i sur.
(29, 47).

Proucavaju¢i anatomiju i biomehaniku ligamenata oko patele u kadaveri¢nom istraZivanju
Arendt je zakljucio da je za puknuée nativnog MPFL-a potrebna maksimalna sila od 145,6 N

uz standardnu devijaciju od 44 N (48).

Criscenti i sur. su proveli istrazivanje na MPFL-u koriste¢i 24 svjeze smrznuta
kadaveri¢na preparata. Primjenom uniaksijalne sile i optereCenja pokazali su da je
maksimalna sila pucanja MPFL-a pri 145 N uz standardnu devijaciju od 58 N, elongacija

prilikom pucanja 9,5 mm uz standardnu devijaciju od 2.9 mm te linearna ¢vrsto¢a 42.5 N/mm

14
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uz standardnu devijaciju od 10.2 N/mm (49). Ogranicenje studije navode u tipu materijala,
starosti uzorka te tipu opterec¢enja prilikom pucanja, $to potvrduje studija Woo i sur. koja
upucuje na bioloSke faktore prilikom ispitivanja biomehanic¢kih svojstva mekih tkiva, kao i

orijentacija u kojoj se postavljaju preparati (50).

Medu posljednje objavljenim istrazivanjima, LaPrade i sur. su na 22 svjeze smrznuta
kadaveri¢na uzorka iz muskaraca ispitivali biomehanicke komponente medijalnih stabilizatora
patele te zakljucili da je srednja vrijednost maksimalne sile od 178 N uz standardnu devijaciju
od 46 N potrebna za puknu¢e MPFL-a, pri tome je krutost ligamenta 23 N/mm uz standardnu
devijaciju od 6 N/mm. Kao i u ostalim istrazivanjima, naj¢e$¢e mjesto pucanja bilo je kroz

sam ligament (N = 16/20), dok je u 4 slucaja bilo slomljeno kostano hvatiste MPFL-a (51).

1.10. Ozljeda medijalnog patelofemoralnog ligamenta i nestabilnosti patele

[$¢asenja patele predstavljaju Ceste ozljede koljena. Uobicajeno se javljaju kod mladih,
aktivnih pacijenata kao rezultat raznovrsnih aktivnosti i ¢ine oko 2-3 % svih ozljeda koljena
(52). Gledano u op¢oj populaciji, primarna luksacija patele javlja se u prosjeku kod 5,8 na 100
000 osoba po godini, dok se u dobnoj skupini izmedu 10 i 17 godina javlja kod 29 na 100 000
osoba po godini (53). Vise je istraZivanja pokazalo da zenski spol i mlada dob predstavljaju

vecéi rizik za primarnu traumatsku luksaciju patele te da rizik opada sa staro$éu (54-56).

Iscasenje patele moze se dogoditi bez patoloski promijenjenih odnosa unutar PF zgloba —
stopalo je fiksirano na podlogu, uz unutrasnju rotaciju natkoljenice i vanjsku rotaciju
potkoljenice (57). Medutim, ipak su iS¢asenja patele najéeS¢e povezana s promijenjenim
anatomskim odnosima koji za posljedicu imaju povecanu nestabilnost patele. Glavni
predisponirajué¢i ¢imbenici za povec¢anu nestabilnost patele su: displazija trohleje, patella alta,
povetana antetorzija femura, povecana vanjska rotacija tibije, lateralni nagib patele,
hipoplazija VMO-a i pronacija subtalarnog zgloba, valgus potkoljenice i povecani laksitet
ligamenata (57). Karakteristicni morfotip s velikom sklono$¢u za luksaciju patele
adolescentna je Zenska osoba s povecanim laksitetom ligamenata te viSestruko promijenjenim
anatomskim odnosima u koljenu, poput patelle alte, displazije trohleje i nesklada u rotacijama
I kutevima kostanih struktura (57). Tipi¢ni mehanizam nastanka luksacije patele u 93 %

slu¢ajeva je pokret koljena u fleksiji i u valgusnom polozaju potkoljenice, bez direktnog
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kontakta, a ¢ak 61 % luksacija patele povezano je s ozljedama kod sportske aktivnosti (53,

54).

Osnovna posljedica i$¢asenja patele u PF zglobu je ozljeda mekotkivnih struktura
medijalne strane koljena, poblize ruptura MPFL-a. Istrazivanja potvrduju da za posljedicu
iS¢aSenja patele 94 - 100 % koljena ima rupturu MPFL-a (58-60).

Trenutno u literaturi ne postoje usuglaseni stavovi vezani za ucestalost mjesta puknuca
MPFL-a. U 40 do 90 % sluc¢ajeva mjesto puknu¢a MPFL-a njegovo je femoralno hvatiste, dok
istovremeno postoje istrazivanja koja govore da MPFL puca od 50 do 60 % na patelarnom
hvatistu (57). Najrjede su zabiljeZzena puknu¢a MPFL-a u sredi$njem, intrasupstancijalnom
dijelu (61, 62). U svakom slucaju, ozljeda MPFL-a dovodi do naru$avanja mehanickih
svojstava, Sto dovodi do povecane labavosti medijalnih pasivnih stabilizatora patele, a Sto u

konacnici rezultira pojavom nestabilnosti patele.

Na rekonstrukciju MPFL se odlucuje kada postoji neuspjeh u konzervativnom nacinu
lijeCenja. To su u pravilu ponovna is€aSenja patele s prisutnom nestabilnos¢u uz ili bez
osteohondralnih lezija (63). Koristi se kao samostalni zahvat ili se kombinira s ostalim

potrebnim operativnim zahvatima na koljenu.

1.11. Metode lijecenja

U slucaju prve luksacije patele s ozljedom MPFL-a odluc¢ujemo se za konzervativno
lijeCenje u odsutnosti popratnog hondralnog ili osteohondralnog oSteCenja, kada treba
pristupiti odmah operativnom lijeCenju. Cilj konzervativne terapije je smanjenje boli i
otekline te jacanje i popravak dinamickih stabilizatora patele. Pacijenti se prvotno
imobiliziraju longetom, udlagama ili ortozama. Dalje, nakon adekvatnog vremena pristupa se
fizikalnoj terapiji, masazama mekih tkiva, stimulacijama miSi¢a i funkcionalnim vjeZbama
(64). Maenpaa i Lehto su pokazali da pacijenti lijeeni straznjom imobilizacijom imaju manji
rizik od recidivnih luksacija patele nego kada je rije¢ o drugim naéinima konzervativnog

lijecenja (65).

U postojanju ideje rane rekonstrukcije MPFL-a, nakon prve epizode luksacije patele,

Palmu i sur. nisu pronasli statisticki znacajnu razliku u ponovnim dislokacijama,
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subjektivnom ishodu, aktivnosti ili funkcionalnom rezultatu izmedu dviju kohorti nakon
Cetrnaestogodisnjeg pracenja (66). Navedena promatranja potvrduje studija Buchenra i sur.

koji su takoder promatrali razlike izmedu konzervativnog i ranog operativnog lijecenja (67).

Rekonstrukcija MPFL-a predstavlja nuznost u lije¢enju nestabilnosti patele, s odli¢nim
postoperativnim rezultatima lije¢enja, udruzenim s niskim rizikom komplikacija lijecenja
(68). Za operativno se lijeCenje odlu¢ujemo nakon treée luksacije patele ili u slucaju

postojanja hondralne ili osteohondrale lezije nakon bilo koje luksacije patele.

Prva rekonstrukcija MPFL-a ucinjena je prije gotovo 35 godina, kada Sugamuna i
suradnici 1990. godine koriste autologni tetivni presadak, a Ellera Gomes je 1992. godine
ucinila rekonstrukciju MPFL-a koristec¢i poliesterski sintetski presadak (69, 70). Lijecenje
ponovljene nestabilnosti patele rekonstrukcijom MPFL-a iznimno je zanimljiva tema za koju
je zanimanje dosegnulo vrhunac zadnjih godina, sto potvrduje vise od 200 objavljenih radova
iz tog podrudja unazad desetak godina. U ovim istrazivanjima dominiraju interesi za
anatomska hvatiSta, uspostavu optimalne biomehanike, operativnu tehniku i1 pridruzene
klinicke 1 radioloske ishode, no nazalost u jako malo studija su obradene teme vezane za

biomehaniku transplantata koristenih za rekonstrukciju MPFL-a (71).

Za optimalnu rekonstrukciju MPFL-a izbor presatka od temeljne je vaznosti. Transplantat
se moze uzeti iz nekoliko tetiva, bile one autografti, alografti ili sintetski materijal. Ipak,
najcesce koristeni transplantati su tetive gracilisa, semitendinozusa, quadricepsa, fascija lata,
ligament patele, te aduktori (72, 73). Tetive gracilisa i kvadricepsa Cesto su pozeljni
transplantati za rekonstrukciju ligamenta zbog svojih intrinziénih biomehanic¢kih svojstava

(74), geometrijskih svojstava, dostupnosti i niskog morbiditeta na mjestu donora (75).

Rekonstrukcija MPFL-a pomocu tetive gracilisa moze biti dinami¢ka i staticka
rekonstrukcija. Kod staticke rekonstrukcije MPFL-a pomocu tetive gracilisa transplantat se
potpuno odvoji od svojih anatomskih hvatista, dvostruko presavija te potom fiksira na patelu i
femur na mjestima opisanih anatomskih hvatista nativnog MPFL-a uz pomo¢ sidara i
interferentnog vijka (76) (Slika 1.10). Dinamicka rekonstrukcija u Sirem smislu predstavlja
transpoziciju tetiva jer se tetiva odize sa samo jednog hvatista i prebacuje na anatomsko
hvatisSte MPFL-a na pateli. Deie i1 sur. opisuju tehniku u kojoj se tetiva tenotomira
proksimalno te provlaci kroz medijalni kolateralni ligament i fiksira na anatomsko hvatiste
MPFL-a na pateli (77). Ostermeier i sur. opisuju tehniku u kojoj se odize distalno hvatiste

gracilisa sa pes anserinusa, provlaci kroz MPFL, te fiksira na anatomsko hvatiste MPFL-a na
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medijalnom rubu patele (78). Razlicitosti pristupa kiruskoj tehnici — statickoj i dinamickoj
reknstrukciji MPFL-a procavali su Becher i sur., te sugeriraju da su u obje kirurske tehnike

rekonstrukcije rezultati zadovoljavajuéi, s niskim stopama komplikacija (79).

Burks i Luker su 1997. godine opisali tehniku rekonstrukcije MPFL-a primjenjujuci kao
autologni transplantat dio tetive kvadricepsa s koStanim blokom dijela patele: komad patele
bio je fiksiran na hvatiste MPFL-a za femur, a slobodni dio tetive kvadricepsa bio je fiksiran
kroz kostani tunel na samoj pateli (80). S obzirom na to da je distalna tetiva kvadricepsa
trilaminarna struktura, Steensen i sur. koristili su samo povrsinski dio (1/3) tetive kvadricepsa,
prosjecne Sirine izmedu 10 i 12 mm, duljine oko 10 cm. Dio tetive je ostajao vezan za patelu,
a proksimalni dio tetive bio je fiksiran na anatomsko hvatiste MPFL-a na femuru (81).
Metoda je popularizirana, te jo§ dodatno tehnicki usavrSena rezultatom rada grupe autora s
Gfollerom na ¢elu, koja proglasava tehniku sigurnom i reproducibilnom s dobrim rezultatima
i u¢inkom nakon 2 godine praéenja (82) (Slika 1.11). Nedostatak tehnike opisuju Adams i sur.
na kadaveri¢nom istrazivanju gdje su prijavili smanjenu rasteznu ¢vrstocu tetive kvadricepsa,
no i dalje s boljim rezultatima nego, na primjer, u sluc¢aju uzimanja dijela tetive patele za

transplantat (83).

Slika 1.10. llustracija rekonstrukcije medijalnog aptelofemoralnog ligamenta tetivom gracilisa |
(pribavljena s mrezne stranice wwwe.artrex.com, dostupna pod licencom Creative Commons
Attribution-Noncommercial).
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Slika 1.11. llustracija rekonstrukcije medijalnog patelofemorlnog ligamneta tetivom
kvadricepsa (pribavljena s mrezne stranice www.artrex.com, dostupna pod licencom Creative

Commons Attribution-Noncommercial).
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2. HIPOTEZA

Biomehanicke karakteristike distalne povrsinske trecine tetive kvadricepsa pogodnije su
od distalne tetive m. gracilisa, $to moze imati prakticno znacenje u operativnim tehnikama

rekonstrukcije medijalnog patelofemoralnog ligamenta prilikom odabira transplantata.
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3. CILJEVIISTRAZIVANJA

Ciljevi istrazivanja su sljedeéi:

1. odrediti morfometrijske i biomehanicke osobine distalne povrSinske trecine tetive m.
quadricepsa i distalne tetive m. gracilisa;

2. medusobno usporediti dobivene rezultate o morfometrijskim 1 biomehanickim
osobinama distalne povrSinske treine tetive m. quadricepsa i distalne tetive m.
gracilisa;

3. usporediti dobivene rezultate o biomehanickim svojstvima s poznatim podacima iz

literature 0 biomehanickim svojstvima medijalnog patelofemoralnog ligamenta.
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4. MATERIJALI I METODE

4.1. Ustroj studije

Studija je ustrojena kao presjecno istrazivanje 34 tetive m. gracilisa i 34 tetive povrSinske
tre¢ine distalnog m. quardiceps femorisa uz odredivanje prethodno definiranih biomehanickih

osobina.

4.2. Materijal

Materijal koriSten za izradu doktorske disertacije pripada Arhivskom materijalu Katedre
za anatomiju i neuroznanost Medicinskog fakulteta u Osijeku, Sveuciliste J. J. Strossmayera u
Osijeku. Iz istrazivanja su iskljueni preparati tetiva osoba za koje postoji medicinska
dokumentacija o prisutnosti kolagenoza ili ozljeda koljenskog zgloba. Koristeni su muski i
zenski humani preparati — 34 distalne tetive m. gracilisa i 34 distalne povrSinske trecine tetive
kvadricepsa, prikupljeni od 2000. do 2015. godine, prosjecne dobi 71 godina, koji su bili
dostatni za uo¢avanje ucinka veli¢ine 0,7 uz razinu znacajnosti 0,05 i snagu 0,8. Studiju je
odobrilo Eti¢ko povjerenstvo Medicinskog fakulteta Osijek dana 16. listopada 2020. godine,
KLASA: 602-04/20-08/07, UR. BROJ: 2158-61-07-20-176.

4.3. Utvrdivanje morfoloskih karakteristika tetiva

Digitalnom pomi¢nom mjerkom (Alpha-tools, SAD) izmjerene su duljina, Sirina na
krajevima i debljina u srediSnjem dijelu tetiva u pentaplikatu te je svaka mjerena veli¢ina
iskazana kao prosjecna vrijednost. Kako bi se odredila povrSina poprecnog presjeka tetiva,
izradeni su odljevci svake tetive tehnologijom lijevanja alginatnom smjesom na tipi¢an nacin
(84). Nakon ocvrsnuca odljevaka svaki je presjeCen na polovicu. Mjesto prereza je
fotografirano fotoaparatom (USB digitalna mikroskopska kamera 3.0 MP HD Coms Sensor

2560 x 1920, Kina). Koriste¢i se ra¢unalnim programom ImageJ (85) odredene su povrsine
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poprecnog presjeka tetiva. Nakon otapanja, tetiva se izuzela iz posude te se ucinilo mjerenje
osnovnih dimenzija tetive i izbor ispitnih veli¢ina prema ISO 527 — 1:2012 (slika 4.4).
Mjerenje povrSine popre¢nog presjeka (slike 4.4 1 4.5) izvrSeno je primjenom alginatne
smjese na temelju otiska kojeg je tetiva ostavila, prema smjernicama Goodshipa i Bircha (86).
Vrseno je mjerenje digitalnom korelacijom slike pomocu racunalnog programa Imagel s
ponavljanjem 5 puta i uzimanje prosje¢ne vrijednosti. Vizualna kontrola pod mikroskopskom
kamerom s moguénoS¢u povecanja od 1000 puta obavljena je s ciljem da se izbjegnu
potencijalna oStecenja tetive nastala prilikom postupka izuzimanja iz kadavera, jer mogu
predstavljati pogresne rezultate mjerenja nakon ispitivanja (slika 4.6). Vrijednost duljine
tetive odredila je kalibraciju, tj. koriStenje odgovaraju¢ih dimenzija prema tipu ispitnog tijela,
kako slijedi: ukoliko je duljina tetive >75 mm koristile su se dimenzije za tip SA, a za tetive

duljine manje od 75 mm i >35 mm tip 5B prema SO 527 — 1:2012.

4.4. Postupak ispitivanja biomehanickih svojstava tetiva

Postupak ispitivanja biomehanickih svojstava tetiva zapoc¢eo je izuzimanjem 5 tetiva iz
zamrzivaCa s temperature -80 °C. Prema prethodno opisanom protokolu (87), tetive su se
uronile u posudu u kojoj se nalazi Ringerova otopina (Braun, Njemacka) sobne temperature
(25 °C) (Slika 4.1).

Slika 4.1 Otapanje tetiva u Ringerovoj otopini (izradio autor V. W.).
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Proces otapanja trajao je prosje¢no 60 minuta. Za to vrijeme pripremao se za rad
modularni sustav za ispitivanje biomehanickih svojstava tetiva koji je posebno konstruiran za
ovo istrazivanje u suradnji sa Strojarskim fakultetom u Slavonskom Brodu i prema normi ISO
527 — 1:2012. Navedena norma pripada ispitivanju polimernih materijala koji takoder
posjeduju visokoelasti¢na svojstva kao i tetive, te je odabrana u ovom istrazivanju buduci da

ne postoji norma za vla¢no ispitivanje tetiva.
Modularni sustav sastoji se od sljedecih dijelova:

a) Gornji sklop modula (gornja stezaljka):

- postolje s dvije aluminijske Sipke promjera 5 mm;

- dva nosaca koji preko klizaca klize preko postolja s moguénoS¢u zaustavljanja
putem vijane veze u za to odredenom polozaju. Na nosa¢ima se nalaze utori ¢iji
je oblik prilagoden obliku stezaljki. Kliza¢i su namijenjeni da se unaprijed,
primjenom norme 1SO 527 — 1:2012, odredi udaljenost izmedu stezaljki, a time i
mjerna duljina za kasniji vlacni test, Sto je prethodno odredeno postavljanjem
markera na tetivi;

- stezaljke za tetive;

- vijci M5x20 postavljeni kroz stezaljke zbog inicijalnog stezanja tetive te
osiguranja protiv izvlacenja i utjecaja na promjenu obiljeZene mjerne duljine.

b) Donji sklop modula (donja stezaljka):

- kao i gornji sklop modula.

c) Ukrute — postavljaju se na bocne strane stezaljki zbog osiguranja oCuvanja postavljenih
mjera.
d) Modul za oporavak i aklimatizaciju:

- posuda volumena 12 litara;

- grijac;

- pumpa koja pri vrhu ima prelivnik;

- termometar s upravljackom jedinicom za postavljanje radne temperature, pracenje
temperaturne promjene te Cetiri razine za postavljanje tetiva sa stezaljkama.

e) Ispitna komora volumena 5 L.:

- nosac stezaljki (nosaca steznih Celjusti s pneumatskim cilindrima maksimalnog

radnog tlaka 8 bara i hodom klipa 15 mm);

- dovodno crijevo za povezivanje s pumpom modula za oporavak i aklimatizaciju.
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Za potrebe ovog istrazivanja stezaljke za tetive posebno su konstruirane u suradnji sa
Strojarskim fakultetom Sveucilista u Slavonskom Brodu. Plocica ima debljinu 10 milimetara.
Sa stajaliSta vij¢anih spojeva promatrana je tako da predstavlja polovicu promjera vijka na
kojeg treba narezati navoj, stoga odabrani profil metrickog navoja ima konstrukcijske
znacajke metrickog navoja oznake M20. Zbog zadovoljavanja uvjeta iz prethodno provedenih
eksperimenata i liste zahtjeva, profil metrickog navoja modeliran je dijagonalno S obzirom na
ploc¢icu (Slika 4.2). Konacno oblikovanje steznih plocica prikazano je slikom 4.3. Na taj se
nacin, fiksiraju¢i relativno veliku povrSinu preparata (duzine oko 1 cm sa svake strane),
okomito na smjer djelovanja sile smanjilo rubno opterecenje. Bocne zaobljene plohe plocice
pruzaju mogucnost lakSeg rukovanja pri postavljanju plo¢ica u pojedine module. Mali provrti
koriste se kao pomo¢ za pozicioniranje plocice u celjust na stroju pomocu, za tu potrebu,
specificno savijene Zice. Preostali provrti sluZe za ostvarenje stezanja tetive vijcanom vezom.
Moze se pretpostaviti da je deformacija uzorka najveéim dijelom posljedica djelovanja
vla¢nog opterecenja i tako ju valja tumaciti. Ovakva konstrukcija prihvata tetiva omogucila je
dobivanje jednoznacnosti u mjestu pucanja tetive pod optere¢enjem, pa tetive nisu klizile iz

hvataljki.

Slika 4.2. Postavljen profil metriénog navoja na plocici (izradio autor V. W.).
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Slika 4.3. Konac¢na geometrija plocica za prihvat tetiva (hvataljki) i fizicki model (izradio
autor V. W.).

Priprema za rad modularnog sustava podrazumijevala je sljedece: postavljanje
spremnika za oporavak i aklimatizaciju uz radni stroj tako da ne ometa pristup radnom stroju,
dovodenje izvora napajanja grijaca i pumpe te postavljanje modula za ispitivanje u bazu
radnog stroja. Povezivanje ova dva modula izvrsilo se pomocu gumenih crijeva za
ostvarivanje protoka pomoc¢u pumpe, regulacijskih ventila te prirubnice za ulijevanje i
prelivnika. Ringerova otopina (ispitna tekucina) ulijevala se ru¢no, odozgo, u spremnik za
oporavak i aklimatizaciju. U trenutku kada je razina ispitne tekucine prekrila pumpu, pumpa
se ukljucila i ispitni spremnik se opskrbio ispitnom tekuc¢inom. Istovremeno, ukljucio se grija¢
I postavila se radna temperatura od 33 °C (88). Ispitna tekuéina se ulijevala sve dok se izmedu
ova dva modula nije uspostavilo kruzenje ispitne tekucine. Razina ispitne tekucine u
spremniku za oporavak i aklimatizaciju morala je prekriti sve elemente, pri ¢emu je koli¢ina
ispitne tekucine iznosila priblizno 6 litara u spremniku za oporavak i aklimatizaciju, a
priblizno 5 litara u spremniku za ispitivanje. Potom se postavio modul za kalibraciju u
horizontalan polozaj, pripremile su se stezne plocice, matice i podlosci te odgovarajuci kljuc¢
za njihovo stezanje. Ukupno vrijeme pustanja modularnog sustava u rad nije preslo
spomenutih 60 minuta potrebnih za otapanje i pripremu tetiva za ispitivanje, tako da je

eventualna pojava ,,praznog hoda“ svedena na minimum.

U skladu s prethodno navedenim vrijednostima tetiva je obiljezena markerima (Slika 4.7.a)
te se polozila u gornji dio modula za kalibraciju (Slika 4.7.b). Prije toga, u gornji nosa¢
postavio se donji dio stezne ploCice i ucvrstio se vijcima u nosa¢. Nakon §to se gornji kraj
tetive postavio u polozaj tako da je oznaka markerom bila na rubu plocice, postavio Se gornji
dio stezne plocice i izvrsilo se stezanje klju¢em. Modul se uspravio u vertikalni polozaj s
ciljem da se donji slobodni kraj tetive opusti (Slika 4.7.c). Po kliza¢ima se donji nosa¢ doveo
do mjesta stezanja obiljezenog markerom na tetivi, uz prethodno postavljen i vijcima
ucvrséen donji dio stezne ploCice u donji nosa¢. Postavio se gornji dio stezne plocice i

stegnuo klju¢em. Ovime je ostvaren sklop tetiva / stezne plocice (Slike 4.7.d i 4.8). Sam
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modul za kalibraciju prikazan je slikom 4.9. Zatim je sklop tetiva / stezne plo¢ice postavljen u

ispitnu komoru.

|
h r
Lol Lo
L I &/ I
‘ T~ :
b, - T b/
! "
L,
L
Dimenzije [mm]
Tip ispitnog tijela 5A 5B

|, — ukupna duljina 275 235
b, —Sirina pri kraju 12,5+1 6+0,5
I, — duljina uskog paralelnog dijela 25+1 12+0,5
b, —$irina uskog dijela 4+0,1 2+0,1
r; —mali radijus 8+0,5 340,1
r, — veliki radijus 12,541 310,1
!. - p?cetna udaljenost izmedu 5042 2042
ispitivanja
Lo—mjerna duljina 20+0,5 10+0,2
h - debljina 22 21

Slika 4.4. 1ISO 527-1:2012 i utvrdivanje osnovnih dimenzija tetive (izradio autor V. W.).

Slika 4.5. Mjerenje i oblik povrsine poprecnog presjeka tetive kvadricepsa i gracilisa (izradio
autor V. W.).
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Slika 4.6. Vizualna kontrola tetiva kvadricepsa i gracilisa pod mikroskopskom kamerom.

Strelica oznacava uvecéanu tetivu prilikom mikroskopske kontrole (izradio autor V. W.).
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c)

Slika 4.7. Prikaz kalibracije tetive: a) obiljeZzavanje; b) u¢vrséen gornji kraj tetive; C)

opustanje slobodnog kraja tetive; d) konacan sklop (izradio autor V. W.).

e~ B

Slika 4.8. 3D model modula za ka_libraciju (izradio autor V. W.).
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Slika 4.9. Fizicki prikaz modula za kalibraciju (izradio autor V. W.).

Nakon postavljanja prve pripremljene tetive u modul za ispitivanje, uslijedila je
priprema preostale 4 tetive u sklop tetiva / stezne plocice. Pripremljeni sklopovi unijeli su se u
modul za oporavak i aklimatizaciju te su se postavili u Cetiri slobodna mjesta (Slika 4.10.a) na
vremensko razdoblje od 60 minuta, kako bi se tetive aklimatizirale ispitnoj temperaturi od
33°C (Slika 4.10.b). Trodimenzionalni prikaz i fizikalni model modula za kalibraciju i

aklimatizaciju prikazan je slikom 4.11.
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Slika 4.10. Aklimatizacija tetive na ispitnu temperaturu u modulu za oporavak i
aklimatizaciju: a) tetiva uronjena u tekucinu; b) praéenje temperature ispitne tekucine (izradio
autor V. W.).

Slika 4.11. Trodimenzionalni model i fizicki prikaz modula za prilagodbu i oporavak
(izradio autor V. W.).

Prvi pripremljen sklop tetiva / stezne plo¢ice postavio se u modul za ispitivanje.
Regulacijskim ventilom iskljucila se pumpa te se slobodnim padom iz modula za ispitivanje
ispustila ispitna tekuc¢ina do razine i trenutka kada je moguce pristupiti steznim ¢eljustima.

Gornji dio sklopa tetiva / stezne plocice postavio se u gornju Celjust koja se regulacijom na
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stroju postavila tako da je iznad modula i tako da je omoguéen neometan pristup i rukovanje.
Regulacija na stroju podrazumijevala je sljedece: tlak se na kompresoru postavio na 3 bara.
Stezanje je postignuto pneumatskim papuc¢ama koje su se nalazile uz radni stroj. PuStanjem
jedne papuce upravljalo se gornjim pneumatskim izvr$nim organom, ostvario se hod klipa i
obavilo stezanje u gornju Celjust. Spustanjem gornje Celjusti spustio se slobodni kraj sklopa
tetiva / stezne ploCice do mjesta stezanja u donjoj Celjusti, otpustila se druga pneumatska
papuca i ostvarilo inicijalno stezanje. Pumpa se zatim pustila u rad i izvrsilo se punjenje sve
dok se ponovno nije uspostavilo kruzenje ispitne tekucine izmedu dva modula. Tetiva je bila
netaknuta minimalno 60 minuta dok nije zavrsio proces aklimatizacije na temperaturu ispitne
tekucine. Ostvarenjem uvjeta za ispitivanje uslijedila je provedba pokusa ispitivanja. Tetiva
nakon ispitivanja prikazana je slikom 4.12, modul za ispitivanje slikom 4.13, a konacan izgled

tehni¢kog sustava prikazan je slikom 4.14.

Provedene su tri vrste ispitivanja: (A) histereza, (B) relaksacija naprezanja i (C) vla¢ni
pokus. Pokus puzanja nije proveden zbog nemoguénosti kontrole i pracenja promjene
deformacije tetive u zadanom vremenu.

(A) Histereza predstavlja svojstvo visokoelasticnih materijala (poput tetiva) koja
podrazumijeva deformiranje materijala na izlozenost vanjske sile te vracanje
materijala u prvobitni oblik po prestanku djelovanja iste sile. Visokoelasti¢ni
materijali se ne preklapaju idealno kao elasticni ve¢ se javlja gubitak energije
prilikom opterecenja — histereza (89). Pokus smanjenja histereze izveden je iz
nekoliko razloga: zbog postizanja ponovljivosti krivulje optereCenje/rasterecenje
dijagrama sila/produljenje, zbog dobivanja Sto relevantnijih podataka iz pokusa
relaksacije naprezanja i vlaénog pokusa te zbog poravnavanja vlakana u povrSinskom
sloju tetive, ¢ime se tetiva pripremila za daljnje ispitivanje. Smanjenje utjecaja
histereze, kao osnovni preduvjet koji se mora ispuniti, provodio se prije svakog
postupka ispitivanja i ovdje se nece posebno istaknuti. Ovaj dio ispitivanja proveden
je uz sljedece parametre:

- 10 ciklusa s rasponom opterecenja 0-50 N, prije svakog ispitivanja;

- 10 mm/min.

(B) Relaksacija naprezanja predstavlja osobinu visokoelasticnih materijala koja se
predstavlja kao opadanje naprezanja unutar materijala pri konstantnoj deformaciji

(89). Pokus relaksacije naprezanja izveden je zbog razumijevanja ponasanja tetive pri
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njenom opterecenju i njenom popustanju kroz odredeno vremensko razdoblje. Ovo je
vazno jer se tiCe operativnog zahvata i postoperativnog pracenja stabilnosti patele u
koljenskom zglobu. Ovaj dio ispitivanja proveden je uz sljede¢e parametre:

- optere¢enje 50 N, 10 mm/min;

- drzanje tetive pod opterec¢enjem 3600 s;

- oporavak 3600 s.

(C) Vlaéni pokus je eksperimentalna metoda u kojoj se primjenjuje vlacna sila na ispitni
uzorak kako bi se utvrdilo njegovo ponasanje pod optereéenjem (89). Ovaj pokus
obic¢no se koristi za mjerenje ¢vrstoce, elasticnosti i plasti¢nosti materijala, te se cesto
provodi na metalima, polimerima, keramici, kompozitima i drugim materijalima.
Vla¢ni pokus izveden je zbog potreba odredivanja biomehanickih znacajki tetiva i
zbog njihove usporedbe s MPFL-om, tj. odredivanja tetiva koje su po svojim
biomehani¢kim svojstvima bile najblize svojstvima MPFL-a (90). Ovaj dio
ispitivanja proveden je uz sljedece parametre:

- predopterecenje 5 N;
- uspostavljanje ,,nultog polozaja®;

- brzina 10 mm/min do kidanja.

Navedeni parametri ispitivanja izabrani su na temelju proucene dostupne literature.
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Slika 4.12. Tetiva nakon provedenog ispitivanja u modulu za ispitivanje (izradio autor V.
W.).
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Slika 4.13. 3D model i fizi¢ki prikaz modula za ispitivanje (izradio autor V. W.).
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Slika 4.14. Tehnicki sustav i radno okruzenje (izradio autor V. W.).

Vla¢nim pokusom na stolnom preciznom univerzalnom ispitivacu (kidalici)
(AUTOGRAPH AGS-X 10kN, Shimadzu, Kyoto, Ky6to, Japan) mjerene su dvije veli¢ine:
maksimalna sila pri kojoj dolazi do kidanja ispitnog tijela (tetive) i postignuto produljenje
tetive u trenutku kidanja u odnosu na pocetnu mjernu duljinu postavljenu prema ISO 527 —
1:1993. Proces kidanja biljezen je pomocu racunala pri ¢emu su automatizmom biljezeni
dijagrami ovisnosti sile i produljenja za svaku tetivu. U nastavku su pojasnjenja za svaku
izmjerenu, odnosno matematicki odredenu veli¢inu koja je proizaSla iz provedenih

eksperimenata na kidalici.

1. Maksimalna sila (F) [N] — sila pri kojoj dolazi do kidanja ispitnog tijela nakon kojega ono

vise nije upotrebljivo. Ocitana je direktno s kidalice na kraju vla¢nog pokusa.

2. Ukupno produljenje (AL) [mm] — veli¢ina koja pokazuje koliko se ispitno tijelo produljilo u
odnosu na pocetnu mjernu duljinu s pocetka vlacnog pokusa do trenutka postizanja

maksimalne sile i kraja vlatnoga pokusa. Veli¢ina je takoder mjerena direktno na kidalici.

3. Vlaéna ¢vrsto¢a (Ry) [MPa] — naprezanje $to ga izaziva maksimalna sila na pocéetnu

povrsinu presjeka ispitnog tijela. Odredena je matemati¢kom formulom:
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gdje je:
Rm — vlaéna ¢vrstoca [MPa];
F — maksimalna aksijalna sila [N];

A — povriina presjeka ispitnog tijela [mm?].

4. Istezljivost () [%] — omjer povecanja ukupnog produljenja i pocetne mjerene duljine.

Odredena je matematickom formulom:

gdje je:
€ — istezljivost [%];
AL — povecanje duljine [mm];

L — poc¢etna mjerna duljina [mm)].

5. Krutost (k) [N/mm] — mjera opiranja tijela izloZzenoj deformaciji. Prema ISO sustavu
mjernih jedinica, mjerna jedinica za krutost je N/m, no ovdje je zbog lakse prilagodbe ostalim

mjerenim veli¢inama koriStena mjerna jedinica N/mm. Odredena je matematickom formulom:

k:E

gdje je:
k — krutost tetive [N/mm];
F — maksimalna sila [N];

AL — povecanje duljine [mm].

6. Modul elasti¢nosti (E) [MPa] — predstavlja mjeru krutosti materijala ispitnog tijela i jednak
je omjeru vlatnog naprezanja i iStezljivosti u elasticnom podru¢ju dijagrama naprezanja.
Ovdje je mjeren u podrucju 3 % - 6 % istezljivosti tetiva. Odreden je matematickom

formulom:

gdje je:
E — modul elasti¢nosti [MPa];
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L — pocCetna mjerna duljina [mm];
A — povriina presjeka ispitnog tijela [mm?];

AL — povecanje duljine [mm)].

4.5. Statisticke metode

Kategorijski podatci predstavljeni su apsolutnim i relativnim frekvencijama. Razlike
kategorijskih varijabli testirane su Hi-kvadrat testom. Normalnost raspodjele numerickih
varijabli testirana je Shapiro-Wilkovim testom. Numeric¢ki podatci opisani su aritmeti¢kom
sredinom i standardnom devijacijom u slucaju raspodjele koja slijedi normalnu, a u
suprotnom slucaju medijanom 1 granicama interkvartilnog raspona. Razlike normalno
raspodijeljenih numerickih varijabli izmedu dviju nezavisnih skupina testirane su
Studentovim t-testom, a u slu¢aju odstupanja od normalne raspodjele Mann-Whitneyevim U
testom. Uz sve razlike iskazan je i 95 % raspon pouzdanosti razlike (91, 92).

Sve P vrijednosti su dvostrane. Razina znacajnosti postavljena je na Alpha =0,05. Za
statistiCku analizu koristen je statisticki program MedCalc® Statistical Software (MedCalc
Software Ltd, ver. 20; Ostend, Belgium; https://www.medcalc.org; 2021) i SPSS (IBM Corp.
Released 2015. IBM SPSS, Ver. 23.0. Armonk, NY: IBM Corp.).
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5. REZULTATI

5.1. Obiljezja uzoraka

Istrazivanje je provedeno na 68 uzoraka tetiva, od kojih je 34 (50 %) distalnih tetiva
misica gracilisa i 34 (50 %) distalnih tetiva mi$i¢a kvadricepsa. Uzorci su uzeti s obzirom na

spol, s 44 (65 %) muskarca i s 24 (35 %) zene (Tablica 5.1).

Tablica 5.1. Raspodjela uzoraka prema spolu.

Broj (%) uzoraka s distalnih tetiva misica

P*
Spol Gracilis Kvadriceps Ukupno
Muskarac 22 (65) 22 (65) 44 (65)
>0,99
Zena 12 (35) 12 (35) 24 (35)
Ukupno 34 (100) 34 (100) 68 (100)

*y % test

Medijan dobi ispitanika ¢iji su uzorci tetiva je 71 godina (interkvartilnog raspona od
63 do 77 godina) u rasponu od najmanje 24 do najviSe 85 godina, bez znacajne razlike u

odnosu na spol (Tablica 5.2).

Tablica 5.2. Razlike u dobi u odnosu na spol.

Medijan 95 % interval
(interkvartilni raspon) Razlika o ervz% p*
- pouzdanosti
Dob (godine)
Muskarci 72 (66 —77)
) -4 -9do3 0,24
Zene 67 (57 -77)

*Mann-Whitney U test
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5.2. Razlike u morfoloskim karakteristikama distalne tetive misica gracilisa i kvadricepsa

S obzirom na duljinu, debljinu, Sirinu pojedine tetive, te povrSine popre¢nog presjeka,
uocavamo da postoji znacajna razlika u izmjerenim veli¢inama s obzirom na distalne tetive
misi¢a gracilisa 1 kvadricepsa. PovrSina poprecnog presjeka, kao i $irina tetive, znacajno su
vece kod tetive miSi¢a kvadricepsa u odnosu na gracilis (Tablica 5.3). Duljina i debljina tetive

znacajno Su vece kod tetive miSica gracilisa u odnosu na tetivu misSi¢a kvadricepsa.

Tablica 5.3. Razlike u duljini, debljini, Sirini i povr$ini popre¢nog presjeka distalnih tetiva

misica gracilis 1 kvadricepsa.

Aritmeti¢ka sredina 95 % interval
(standardna devijacija SD) ] pouzdanosti .
distalnih tetiva misica Razlika (cn P
Gracilis Kvadriceps od do
Povrsina popre¢nog 10,65 19,36
. 8,7 7,5 9,9 <0,001
presjeka [mm?] (1,4) (3,2)
90,12 85,97
Duljina tetive [mm ' ' -4,1 7,1 -1,2 0,007
. [mm) (7.6) (4,1)
Sirina tetive [mm] > 9,91 4.9 4,6 52 <0,001
rima tetive |mm ) y ’ ’
(0,5) (0,8)
2,73 2,46
Debljina tetive [mm ' ’ -0,27 -0,43 -0,11 0,001
) mm] 04) 03)

*Studentov t-test

5.3. Razlike u biomehanic¢kim svojstvima distalne tetive misica gracilisa i kvadricepsa
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Svim uzorcima izmjerene su vrijednosti vlacne sile pri kojoj dolazi do kidanja tetiva,
ukupnog produljenja tetiva u trenutku kidanja, vlacne ¢vrstoce, istezljivosti, krutosti i modula

elasticnosti (Prilog 1).

U maksimalnoj sili nema znacajne razlike u odnosu na distalne tetive miSica gracilisa i
kvadricepsa. Biomehanic¢ka znac¢ajka krutosti znacajno je veca kod tetive miSi¢a kvadricepsa
u odnosu na gracilis. Produljenje, vla¢na ¢vrstoca, istezljivost i modul elasti¢nosti znacajno su

veéi kod tetive misica gracilisa u odnosu na tetivu misica kvadricepsa (Tablica 5.4).

Tablica 5.4. Razlike u biomehanic¢kim svojstvima distalnih tetiva miSi¢a gracilis i kvadricepsa

Aritmeticka sredina

e . 95 % int |
(standardna devijacija SD) o Interva

. 1 *
distalnih tetiva migiéa Razlika pouzdanost i
Gracilis Kvadriceps od do
. . 785,06
Maksimalna sila [N] (81119%‘; %09 366 -1085 353 031
Produljenje [mm] 4,28 (1,4) 3,62 (0,7) 066  -1,19 013 0,01
Vla¢na ¢vrsto¢a [MPa] 28.26 4198
, ’ -36,9 -44.7 -29,3
(215) ©5) : : 3 <0,001
Istezljivost [%] 17,71 (4,7) 15,16 (2,4) -2,5 -4,3 -0,7 0,006
Krutost [N/mm] 62,98 (19,8) 78,97 (15,1) 15,9 75 245 <0001
Modul elasti¢nosti 361 65
[MPa] 549,08 ; ) ) )
185.2) ) 187,4  -2562 -118,6 <0,001

*Studentov t-test

Maksimalna relaksacija naprezanja, kao i minimalna relaksacija naprezanja u 3600 s,

znacajno je veca kod tetive misSi¢a gracilis u odnosu na kvadriceps, dok je vrijeme do
maksimalne relaksacije naprezanja znacajno vece kod tetive misi¢a kvadricepsa u odnosu na

gracilis (Tablica 5.5).
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Tablica 5.5. Razlike u maksimalnoj i minimalnoj relaksaciji te u vremenu do maksimalne

relaksacije naprezanja u odnosu na distalne tetive misi¢a gracilis i kvadricepsa.

Aritmeti¢ka sredina
(standardna devijacija SD)
distalnih tetiva miSi¢a

95 % interval
Razlika pouzdanosti p*

Gracilis Kvadriceps od do

Maksimalna relaksacija
naprezanja [MPa] 6,17 (2,3) 2,52 (0,6)

3,6 -4,4 -2,9  <0,001

Vrijeme do maksimalne
relaksacije naprezanja [s]

9,18 (1,8) 11,59 (1,6) 241 1,6 33  <0,001

Minimalna relaksacija
naprezanja u 3600s [MPa]

3,12 (1,7) 1,37 (0,4) 18 -24  -11 <0,001

*Studentov t-test
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5.4. Razlike u morfoloskim karakteristikama distalne tetive miSica gracilisa i kvadricepsa,

u skupini muskaraca i u skupini Zena

U skupini muskaraca, povr§ina poprecnog presjeka i Sirina tetive znacajno Su veéi kod
tetiva miSi¢a kvadriceps u odnosu na gracilis (Tablica 5.6). Duljina tetive i debljina tetive

znacajno su vece kod tetiva misica gracilis u odnosu na kvadriceps (Tablica 5.6).

Kod Zena nema znacajnih razlika u duljini i debljini tetive izmedu tetiva miSi¢a gracilis 1
kvadriceps. PovrSina poprecnog presjeka 1 Sirina tetive znacajno suU veci kod tetiva misSica

kvadriceps u odnosu na gracilis (Tablica 5.6).

Tablica 5.6. Razlike u duljini, debljini, Sirini i povrSini poprecnog presjeka distalnih tetiva

miSic¢a gracilis 1 kvadricepsa u skupinama prema spolu.

Medijan .
(interkvartilni raspon) _ 95 % interval
distalnih tetiva misica Razlika ~ pouzdanosti — p*
Gracilis Kvadriceps od do
Muskarci (n = 44)
Povrsina poprecnog 10,94 19,2
presjeka [mm?] (10,4 - 11,5) (16,8 - 22,1) 8 63 99 <0001
Duljina tetive [mm 92,5 86,5 ] ]
: mm] (82 -97) (845-90) 9 0 0,03
Sirina tetive [mm 5,03 9,7
o (4,75-53) 93-108) 8 45 53 <0001
Debljina tetive [mm 2,8 24 ] )
: mm] (2,6 -2,94) (2,2 -2,8) 0.3 0,5 0,1 0,002
Zene (n = 24)
Povrsina poprecnog 9,6 18,6
presjeka [mm?] 9,3 - 11) (167-194) OO 69 96 <0001
Duljina tetive [mm 90,5 85,5 - -
J mml (82 - 95,8) (805-89.8) > 10 2 0,17
Sirina tetive [mm 5,3 9,7
i (4,9-54) ©4-101) 4O 42 54  <0,001
Debljina tetive [mm 2,4 24 ]
] [mm] (2.3-28) (22-26) 009 038 012 0,34

*Mann-Whitney U test
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5.5. Razlike u biomehanickim svojstvima distalne tetive miSic¢a gracilisa i kvadricepsa, u

skupini muskaraca i u skupini Zena

U obje skupine prema spolu nema znacajne razlike izmedu tetiva miSi¢a gracilisa i

kvadricepsa u maksimalnoj sili, produljenju i istezljivosti (Tablica 5.7).

U skupini muskaraca, vlacna ¢vrstoca i modul elasti¢nosti znacajno su veci kod tetiva

miSica gracilis u odnosu na kvadriceps, a krutost je znacajno veca kod tetiva miSica

kvadriceps u odnosu na gracilis (Tablica 5.7).

Kod zena vla¢na ¢vrsto¢a i modul elasti¢nosti znac¢ajno su veci kod tetiva misica gracilis u

odnosu na kvadriceps, a krutost je znacajno veca kod tetiva miSi¢a kvadriceps u odnosu na

gracilis (Tablica 5.7.).

Tablica 5.7. Razlike u biomehanic¢kim svojstvima distalnih tetiva misica gracilis i

Kivadricepsa u skupinama prema spolu.

Medijan
(interkvartilni raspon)

95 % interval

distalnih tetiva misi¢a Razlika pouzdanosti P
Gracilis Kvadriceps od do

Muskarci (n = 44)

Maksimalna sila [N] (739,7 - 9852999)) (727.5 - 871%257) -71,6  -150,5 139 0,08
Produljenje [mm] (2,98 - 513'32) (31- 3315 05 13 024 0,20
[V&apf?]a omstoce (66,61 - 876?,245 (33,7 - 4%1,9’); 376 441 299 <0,001
Istezljivost [%] (1252 - 2%?’1% (131- 115"%‘; 16 45 07 0,23
Krutost [N/mm] (48,25 - 835312) (70,5 8513)) 19,8 6,7 30,5 0,007
zf;s(:iuélnosti [MPa] (419,05 - 69‘;7,85 (300 - 433‘;1,62 1486 2843 948 <0,001
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Zene (n = 24)

822,9

809,5

Maksimalna sila [N] (688,8 - 942,) (736,9 - 856,4) -26,8 -130,7 110,2 0,73

Produljenje [mm] @3- 64,1€)) (3.3 - 43’3 -1,3 -2,3 0,3 0,11

Vlacna ¢vrstoca 79,9 43,7

[MPa] (70,1 - 91,5) (383-464) o3 4l 272 <0001

Istezljivost [%] (137- 2149’5; (135- 1174'3 44 87 102 012
51,5 76,4

Krutost [N/mm] (442 -73.1) (62,5 - 86.8) 18,3 14 318 0,02

Modul elasti¢nosti 515,3 365,6 1331 2749 -376 0.01

[MPa]

(383,7 - 596,7)

(284,7 - 441,4)

*Mann-Whitney U test

Maksimalna relaksacija naprezanja, kod muskaraca, kao i minimalna relaksacija

naprezanja u 3600 s znac¢ajno je veca kod tetive miSica gracilis u odnosu na kvadriceps, dok je

vrijeme do maksimalne relaksacije naprezanja znacajno vece kod tetive misica kvadricepsa u

odnosu na gracilis (Tablica 5.8).

U skupini zena, maksimalna relaksacija naprezanja kao i minimalna relaksacija

naprezanja u 3600 s znacdajno je veca kod tetive miSica gracilis u odnosu na kvadriceps, dok je

vrijeme do maksimalne relaksacije naprezanja znacajno vece kod tetive misic¢a kvadricepsa u

odnosu na gracilis (Tablica 5.8).

Tablica 5.8. Razlike u maksimalnoj i minimalnoj relaksaciji te u vremenu do maksimalne

relaksacije naprezanja u odnosu na distalne tetive misica gracilis i kvadricepsa u skupinama

prema spolu.
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Medijan
(interkvartilni raspon)

95% interval

Razli " .
distalnih tetiva miica azlika  pouzdanosti P
Gracilis Kvadriceps od do
Muskarci (n = 44)
Maksimalna relaksacija 53 ”
naprezanja [MPa] ' ’ - - i,
(4,43-7.3) 2-3) 3,1 4,1 2,3 <0,001
Vrijeme do maksimalne
relaksacije naprezanja [s] 8.83 11.1
(8,09-9,72)  (10.1-13.1) 28 14 33 <0001
Minimalna relaksacija 3
naprezanja u 3600s [MPa] 14 ) ) i
(1.8-37) (0,9-17) 1,7 2,3 0,9 <0,001
Zene (n = 24)
Maksimalna relaksacija 6 ”g
naprezanja [MPa] ’ - - i,
(47-73) (2,6 -3) 3,3 4,4 2,2 <0,001
Vrijeme do maksimalne o1
relaksacije naprezanja [s] : 118
(7,7-10,9) (10,9-12,9) 2.8 12 44 0,004
Minimalna relaksacija 29 16
naprezanja u 3600s [MPa ' ’ - - -
prezanj [MPa] 2-3.7) (14-19) 13 202 -05 <0001

*Mann-Whitney U test

5.6. Usporedba dobivenih rezultata o biomehanickim svojstvima s poznatim podacima iz

literature o biomehanickim svojstvima medijalnog patelofemoralnog ligamenta

Zbog potrebe detaljnije analize usporedbe dosada$njih rezultata ovog istraZivanja,

usporedene su vrijednosti proizasle iz ovog istrazivanja s istraZivanjima u sli¢nim

biomehani¢kim pokusima transplantata. Usporedba biomehanickih karakteristika — vla¢na

¢vrstoca, istezljivost I modul elasti¢nosti prikazana je u tablici 5.9.
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Tablica 5.9. Usporedba biomehanickih svojstava proizaslih iz istrazivanja u ovom radu sa

slicnim iz 2017. godine.

Aritmeticka sredina (SD)

95 % interval

pouzdanosti
Razlika p*
Istrazivanja u Dosadasnje
: + od do
ovom radu istrazivanje'
Gracilis n=34 n=11
Vla¢na ¢vrsto¢a [MPa]
78,26 (21,5) 155 (30,7) 76,7 59,9 935 <0,001
Istezljivost [%] 17,71 (4,7) 14,5 (3,1) -3,2 63 -014 0,04
Modul elasti¢nosti
[MPa] 549,08 (185,2) 1458 (476) 9089 7123 11056 <0,001
Kvadriceps n=34 n=9
Vla¢na ¢vrsto¢a [MPa]
41,28 (6,5) 81 (27,6) 39,7 29,5 499 <0,001
Istezljivost [%] 15,16 (2,4) 21,1 (6,8) 5,9 3,1 8,7 0,001
Modul elasti¢nosti
361,65 (77,7) 568 (194) 206,4 1227 289,9 <0,001

[MPa]

*Studentov t-test;  rezultati iz rada K. Smeets i sur. (93)

Vrijednost modula elasti¢nosti iz ovog istrazivanja usporedena je s vrijednostima iz

slicnih istrazivanja prema tetivama kvadricepsa i gracilisa, te je nadena statisticki znacajna

razlika (Tablica 5.10).
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Tablica 5.10. Razlike u modulu elasti¢nosti proizaslih iz istrazivanja u ovom radu i

dosadasnjih istrazivanja tetiva miSica gracilis 1 kvadriceps.

Aritmeticka 95 % raspon
sredina (SD) pouzdanosti
Razlika pP*
Modul
od do

elasti¢nosti [MPa]

Gracilis

IstraZivanja u ovom radu (n=34) 547,08 (185,2)

76,4 -52,7 205,6 0,24
Abramovwitch et al. ™ (n=10) 625,5 (148)
Istrazivanja u ovom radu (n=34) 547,08 (185,2)

63,7 -50,6 178,04 0,27
Butler et al. ®¥ (n=11) 612,8 (40,6)
Kvadriceps
IstraZivanja u ovom radu (n=34) 361,65 (77,7)

-208,7 -263,6 -153,7 <0,001
Mabe et al. ® (n=9) 153 (46)
IstraZivanja u ovom radu (n=34) 361,65 (77,7)

101,2 40,7 161,6 0,002
Staubli et al. ®® (n=8) 462,8 (68,5)
IstraZivanja u ovom radu (n=34) 361,65 (77,7)

-106,4 -156,4 -56,3 <0,001

Shani et.al. ©” (n=12) 255,3 (61,4)

*Studentov t-test

U usporedbi vrijednosti vlacne c¢vrstoce tetiva gracilisa 1 kvadricepsa iz 0vog
Istrazivanja S istim vrijednostima iz sli¢nih biomehanickih istrazivanja, nadene su statisticki

znacajne razlike (Tablica 5.11).
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Tablica 5.11. Razlike u vla¢noj ¢vrstoéi proizasle iz istrazivanja u ovom radu i dosadasnjih

istrazivanja tetiva miSica gracilis i kvadriceps.

Aritmeti¢ka 95 % raspon
sredina (SD ouzdanosti
G Razlika —P p*
Vlacna ¢vrstocéa
[MPa] od do
Gracilis
IstraZivanja u ovom radu (n=34) 78,26 (21,5)
o8 37,3 24,03 50,5 <0,001
Noyes et al. ® (n=11) 115,5 (4)
Istrazivanja u ovom radu (n=34) 78,26 (21,5)
) 16,9 1,62 32,1 0,03
Handl et al. ™ (n=9) 95,1 (13,1)
IstraZivanja u ovom radu (n=34) 78,26 (21,5)
) .3 -15,2 -29,8 -0,7 0,04
Abramovwitch et al. ™ (n=10) 63 (13,3)
Istrazivanja u ovom radu (n=34) 78,26 (21,5)
o1 33,3 20,03 46,5 <0,001
Butler et al. ® (n=11) 111,5 (4)
Kvadriceps
IstraZivanja u ovom radu (n=34) 41,28 (6,5)
%) -25,2 -30,6 -19,7 <0,001
Noyes et al. ** (n=6) 16,1 (1,8)
Istrazivanja u ovom radu (n=34) 41,28 (6,5)
o) -22,2 -26,9 -17,4 <0,001
Mabe et al. @ (n=9) 19,1 (5,42)
IstraZivanja u ovom radu (n=34) 41,28 (6,5)
- (96) ‘3,3 ‘8,3 1,7 0,19
Staubli et al. ™ (n=8) 38 (5)
Istrazivanja u ovom radu (n=34) 41,28 (6,5)
) () -17,4 -21,9 -12,8 <0,001
Shani et.al. ¥ (n=12) 23,9 (7,4)

*Studentov t-test

U ovom istrazivanju nadene su statisticki znacajne razlike u usporedi istezljivosti

tetiva gracilisa i kvadricepsa sa slicnim biomehanic¢kim istrazivanjima na tetivana gracilisa i

kvadricepsa (Tablica 5.12).

Tablica 5.12. Razlike u istezljivosti proizasle iz istrazivanja u ovom radu i dosadasnjih

istrazivanja tetiva misSica gracilis 1 kvadriceps.
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Aritmeti¢ka 95 % raspon
sredina (SD) Razlika pouzdanosti p*
Istezljivost [%0] od do

Gracilis
Istrazivanja u ovom radu (n=34) 17,71 (4,7) a1l 25 10 001
Abramovwitch et al. ™(n=10) 13,6 (2,1) ' ' ' ’
IstraZivanja u ovom radu (n=34) 17,71 (4,7)
Butler et al. ®¥ (n=11) 26,7 (1,4) 8,99 ol L9 <0001
Kvadriceps
Istrazivanja u ovom radu (n=34) 15,16 (2,4) 0.84 0.92 6 0.34
Mabe et al. ©® (n=9) 16 (2) ’ ’ ’ ’
IstraZivanja u ovom radu (n=34) 15,16 (2,4)
Staubli et al ® (n=8) 11,2 (2.2) 9% o8 2l ooo
Istrazivanja u ovom radu (n=34) 15,16 (2,4) a5 59 9 0,001
Shani et.al ®® (n=12) 10,7 (1,4) ’ ’ ’ ’

*Studentov t-test
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Cilj ovog istrazivanja bio je prepoznati koji od dva najéeSée koriStena transplantata u
rekonstrukciji MPFL-a ima bliza biomehani¢ka svojstva nativnom MPFL-u — maksimalnu

silu, ukupno produljenje, vlacnu cvrtsocu, istezljivost, krutost i modul elasti¢nosti.

Iako ucestalo koristena kod rekonstruktivnih metoda ligamenata i ovojnica, tetiva misi¢a
gracilisa samostalno, prema dostupnoj literaturi, nije iscrpno biomehanicki istrazivana (71, 99,
100). Dapace, pretrazujuci dostupnu literaturu ne moze Se pronaci usporedno istrazivanje
biomehanickih svojstava presatka distalne tetive misica gracilisa i nativnog MPFL-a, iako
operativna tehnika rekonstrukcije MPFL-a, uz presadak dvostruko presavijenih tetiva misic¢a
gracilisa, kako su je opisali Schottle i sur. 2009. godine, predstavlja danas jednu od najcesce
koristenih tehnika rekonstrukcije MPFL-a (101).

Unazad petnaestak godina tehnika rekonstrukcije MPFL-a povrSinskom tre¢inom distalne
tetive m. kvadricepsa stjeCe sve vecu popularnost. Prednost u takvom tipu rekonstrukcije
predstavlja tzv. dinamicka stabilnost rekonstruiranog ligamenta jer nema odvajanja tetive s
njenog anatomskog hvatiSta na pateli, pa je samim tim i moguénost komplikacija — poput
frakturiranja patele koje se radi u rekostrukciji s drugim transplantatima — otklonjena ili u

najmanju ruku smanjena na minimum (102, 103).

Analizirano je ukupno 34 tetive distalnog m. gracilisa, prosjeéne dobi od 71 godinu, uz
raspodjelu od 65 % muskih i 35 % Zenskih tetiva. Prosje¢na duljina tetiva iznosila je 90,12
mm, uz standardnu devijaciju od 7,6 mm, Sto odgovara duljini potrebnoj u rekonstrukciji
MPFL -a, kako je opisano u radu (101), a prilagodeno za potrebe izvodenja biomehanicke
studije. Sirina tetive iznosila je prosje¢no 5 mm uz standardnu devijaciju od 0,5 mm, a
debljina tetive 2,73 mm uz standardnu devijaciju od 0,4 mm. Povrsina poprec¢nog presjeka
dobivena je umnoskom debljine i Sirine tetive gracilisa i iznosila je 10,65 mm,? uz standardnu
devijaciju od 1,4 mm? Wytrykowski i sur. su na 13 uzoraka dvostruko presavijenih tetiva
miSica gracilisa srednje dobi od 54 godine (raspon izmedu 37 i 70 godina), prijavili srednju
Sirinu presatka dvostruko presavijenih tetiva miSi¢a gracilisa od 3,2 mm, s rasponom od 2,6
do 3,8 mm(100). Prema istrazivanju u ovoj disertaciji, srednja Sirina presatka tetiva misica
gracilisa bila je 5,2 mm, uz standardnu devijaciju od 0,5 mm, $to je gotovo dvostruko visa

vrijednost. Razlozi u tolikoj razlici nisu jasni, no u radu nije pojaSnjena metodologija
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uzimanja presadka kao ni mjesto mjerenja debljine tetive. Takoder, prisutan je trostruko manji
broj mjerenih uzorka u istrazivanju. Plicher i sur. su prijavili srednji popreéni presjek
dvostruko presavijene tetive migi¢a gracilisa od 15,8 mm? uz napomenu da su autori mjerili
Sirinu 1 debljinu tetive samo na tetivno-miSi¢nom spoju, Sto umanjuje kvalitetu, odnosno
Ispravnu interpretaciju podataka za cijelu tetivu, budu¢i da se taj dio tetive ne Koristi kao
transplantat (104). Noyes i sur. su 1984. godine izmjerili srednji popreéni presjek od 7,6 mm?
uz standardnu devijaciju od 0,2 mm? na 17 uzoraka tetiva gracilisa kod donora srednje dobi

od 26 godina uz standardnu devijaciju od 6 godina (98).

Takoder su analizirane ukupno 34 tetive povrSinske tre¢ine distalne tetive m. kvadricepsa,
iste prosje¢ne dobi od 71 godine. Takoder je bila prisutna jednaka raspodjela po spolu od 65
% muskih i 35 % zenskih tetiva. Prosjecena duljina tetive m. kvadricepsa bila je 85,97 mm uz
standardnu devijaciju od 4,1 mm koja je i potrebna za rekonstrukciju MPFL-a dinami¢kom
metodom koja se redovno primjenjuje u operativnoj tehnici (102). Isto tako, referiraju¢i se na
operativnu tehniku, uzorci tetiva kvadricepsa su adekvatni budu¢i da im je prosje¢na Sirina
bila 9,91 mm uz standardnu devijaciju od 0,8 mm. Izmjerene debljine tetiva bile su prosjecno

2,46 mm uz standardnu devijaciju od 0,3 mm.

Proucavajuc¢i anatomske i morfometrijske znacajke nativnog MPFL-a kroz literaturu,
vidljivo je da su uzorci koriSteni u ovom istrazivanju adekvatni za analizu buduci da svojim
znacajkama imitiraju nativni MPFL. U istrazivanju Herborta i sur. prosje¢na duljina nativnog
MPFL-a bila je oko 60 mm, na uzorku od 13 kadaveri¢nih koljena, a sli¢ne rezultate
potvrduje i Amis i sur iz 2003. gdje je na uzorku od 8 koljena duljina iznosila prosje¢no 53
mm (102, 105). Na uzorku od 20 kadaveri¢nih koljena Nomura i sur. takoder su pronasli
prosje¢nu duljinu MPFL-a od 58,8 mm (106). Prosje¢na duljina analiziranih tetiva u ovom je
istrazivanju veca jer su se uzimale vrijednosti duljine tetiva koje su potrebne za operativnu
rekonstrukciju. Sirina nativnog MPFL-a nije puno proudavana, no poznato je da sam MPFL
nema jednoli¢nu strukturu ve¢ je Siri na patelarnom hvatiStu, a uzi na femoralnom hvatistu
(39). Na femoralnom hvatistu je Sirine oko 12 mm, dok je na patelarnom hvatistu znacajno
Siri, oko 24 mm (27, 39-41). Jedina studija u kojoj je vidljivo da su autori mjerili i debljinu
tetive je Nomurina studija gdje je ona bila prosje¢ne debljine 0,44 mm uz standardnu
devijaciju od 0,19 mm (106).

U odnosu na dosadasnja istrazivanja, u ovom istrazivanju kod tetive miSi¢a gracilis

uoavamo znacajno manju vlacnu Cvrsto¢u Uz statisticki znacajnu razliku od 76,7 MPa,
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znacajno StatistiCcki manji modul elasti¢nosti te znacajno vecu istezljivost. Hamner i sur.
usporedivali su biomehani¢ka svojstva dvostruko presavijenih tetiva gracilisa za
rekonstrukciju ACL-a na uzorku od 12 tetiva prosjetne dobi od 80 godina (107). U
navedenom istraZzivanju postignuta je maksimalna sila od 1550 N uz standardnu devijaciju od
428 N, $to predstavlja dvostruko veéu vrijednost rezultata dobivenih u ovom istrazivanju, kao
I krutost od 336 N/mm uz standardnu devijaciju od 141 N/mm koja je trostruko veéa. NO
metodologija provedenog istrazivanja uvelike se razlikuje od metodologije ovog istrazivanja.
Uzorci su prosjecno dugacki 30 mm, te su dvostruko presavijeni kako bi imitirali nativni
ACL, a metoda prihvata u hvatalicama se razlikuje kao i uvjeti istrazivanja. Wytryowski i sur.
su 2017. godine proucavali transplantate za rekonstrukciju ALL-a, pa tako i tetivu gracilisa.
Maksimalna sila dobivena u ovom istraZivanju iznosila je 200,7 N uz standardnu devijaciju od
48,7 N, krutost od 131,7 N/mm uz standardnu devijaciju od 43,7 N/mm i produljenje od 19,9
mm uz standardnu devijaciju od 6,5 mm. Kao §to je i vidljivo, postoje znacajne razlike u
usporednim studijama i ovom istrazivanju. Sami autori navode neadekvatnost hvatalica za

tetive, dob i nacin pohrane kao moguca ogranicenja studije (108).

Kod tetive mi$i¢a kvadriceps u ovom istrazivanju uo¢ena je znacajno manja vla¢na
¢vrstoca, znac¢ajno manji modul elasti¢nosti, kao i znac¢ajno manja istezljivost. Usporedujuci
rezultate ovog istrazivanja s istrazivanjem autora okupljenih oko Herbot M. iz 2014. koji su
proveli istrazivanje na 10 uzoraka povrSinske tetive m. kvadricepsa, vidljivo je da je
maksimalna sila prilikom pucanja 205 N uz standardnu devijaciju od 77,8 N, §to je znacajno
manje od rezultata dobivenih u ovom istrazivanju. Takoder, statisticki je znacajna i razlika u
krutosti koja je iznosila 33,6 N/mm uz standardnu devijaciju od 6,8 N/mm za razliku od ovog
istrazivanja gdje je izmjerena krutost od 78,97 N/mm. Ovolike diskrepance nisu u potpunosti
jasne, no postoji razlika u nadinu Cuvanja tetiva, ciklickim opterecenjima prije pocetka

ispitivanja te na¢inu prihvata u hvatalice (102).

S obzirom na druga dostupna istrazivanja koja su se bavila prou¢avanjem iznosa modula
elasti¢nosti tetive miSic¢a gracilis (autora Abramovwitch i sur. i Butler i sur. (73, 94)), nije
uocCena znacajna razlika od iznosa istog parametra dobivenog ovim istrazivanjem. Modul
elasticnosti tetive miSica kvadricepsa znacajno je ve¢i u ovom istraZivanju u odnosu na
istrazivanje koje su proveli Mabe i sur. i Shani i sur. (95, 96), dok je modul elasti¢nosti 0vog
istrazivanja znacajno manji u odnosu na istrazivanje koje su proveli Staubli i sur. (96).
Razlike mogu biti prouzro¢ene takoder na¢inom testiranja. Naime, za potrebe testiranja autori

su morali prihvat tetiva u hvataljke smrznuti kako bi dobili po njima adekvatnu fiksaciju.
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Pretpostavka je da je to moglo utjecati na dio dobivenih rezultata jer se proces hladenja vrsio
kroz cijelu debljinu tetive, za razliku od ovog istrazivanja gdje su tetive bile na 33 °C kako bi

se imitirala to¢na temperatura u koljenu.

Vlacna ¢vrstoca tetive misic¢a gracilis u 0vom istrazivanju znacajno je bila niza od one u
istrazivanju koje su proveli Noyes i sur., Handl i sur. te Butler i sur. (94, 98), a znacajno je
bila visa u odnosu na istrazivanje koje su proveli Abramovwitch i sur. (73). Pretpostavka je da
vecéina provedenih istrazivanja ima nepodudarnosti u rezultatima zbog nacina prihvata tetiva,
broja uzoraka, nacina Cuvanja uzoraka, kao i Cinjenice da je dio istrazivanja koristio

udvostrucene i ucetverostrucene tetive gracilisa.

U slucaju tetive misic¢a kvadriceps, nema znacajne razlike izmedu vlacne ¢vrstoée iz ovog
istrazivanja i istrazivanja koje su proveli Staubli i sur. (96), dok je u ovom istrazivanju
statisticki znacajno visa vla¢na ¢vrstoéa od istrazivanja koje su proveli Noyes i sur., Mabe i

sur. te Shani i sur. (95, 97, 98).

U slucaju tetive miSica gracilis, u 0vom istraZivanju znacajno je veca istezljivost od one u
istrazivanju koje su proveli Abramovwitch i sur. (73), a znacajno manja od istrazivanja koja

su proveli Butler i sur. (94).

Istezljivost tetive miSica kvadriceps iz ovog istraZivanja znacajno se ne razlikuje od
istezljivosti u istrazivanju koje je proveo Mabe i sur. (95), ali je znacajno visa od one u

istrazivanju koje su proveli Staubli i sur. i Shani i sur. (96, 97). (Tablica 5.13)

Istezanje tetiva ukljuCuje postupno povecavanje opsega pokreta u tetivama kako bi se
smanjila napetost, Sto je vazno za operativne postupke rekonstrukcije svih ligamentarnih
sustava pa tako i MPFL-a, s naglaskom na stabilnost ostvarenog spoja kao funkcionalne
cjeline i spojenih tkiva. U ovom istrazivanju rezultati ispitivanja pokazali su da je maksimalna
relaksacija naprezanja kod muskaraca kao i minimalna relaksacija naprezanja u 3600 s bila
znaCajno veca kod tetiva miSi¢a gracilisa u odnosu na kvadriceps, dok je vrijeme do
maksimalne relaksacije naprezanja bilo znacajno vece kod tetive misi¢a kvadricepsa u odnosu

na gracilis.

U skupini Zena, maksimalna relaksacija naprezanja, kao 1 minimalna relaksacija
naprezanja u 3600 s, statistiCki znacajno je bila veéa kod tetive misica gracilis u odnosu na
kvadriceps, dok je vrijeme do maksimalne relaksacije naprezanja bilo znacajno vece kod

tetive miSica kvadricepsa u odnosu na gracilis. Iz dobivenih se rezultata moze zakljuéiti da
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tetiva miSic¢a kvadricepsa u odnosu na gracilis mirnije reagira na iznenadna opterecenja pa je
stoga 1 iznos naprezanja manji, odnosno, pruza veci otpor, na §to ukazuje duze vrijeme
postizanja vrijednosti naprezanja kada se izlozi opterecenju u odnosu na gracilis. Za slucaj da
aktivno opterecenje potraje duze vrijeme, akumulirano naprezanje unutar tetive kvadricepsa
smanjivat ¢e se priblizno za isti omjer kao i kod tetive gracilisa, ali ¢e biti po iznosu manje.
To zna¢i da ¢e ostvareni spoj tkiva podnositi manje naprezanje pri duzem trajanju
opterecenja, kada bi rekonstrukcija bila u¢injena s tetivom misi¢a kvadricepsa u odnosu na
gracilis. Gledano sa strane gracilisa, optere¢enje ¢e uzrokovati ve¢u akumulaciju naprezanja u
kratéem vremenu te ¢e — ako optereenje potraje duze vrijeme — ostati vise akumulirang
naprezanja unutar tkiva u odnosu na pocetno stanje. Zaklju¢no — kada bi zamjenska tetiva
brze reagirala na podrazaje, akumulirala bi viSe zaostalih naprezanja kada podrazaji prestanu s
djelovanjem i trebalo bi jo§ viSe vremena da ta zaostala naprezanja u potpunosti nestanu.
Prednost izbora ovdje pripada tetivi miSi¢a kvadricepsa, S$to i potvrduje hipotezu ove

doktorske disertacije.

Uzoreci koristeni za ovu doktorsku disertaciju su muski i Zenski humani preparati — 34
distalne tetive m. gracilisa i 34 distalne povrSinske treéine tetive kvadricepsa, prikupljeni od
2000. do 2015. godine, prosjecne dobi 71 godina. Ovoliko veliki broj uzoraka nije dostupan u
stru¢noj literaturi te ovo istrazivanje predstavlja jedno od najveéih biomehanickih istraZivanja
nad odabranim tetivama za rekonstrukciju MPFL-a. Naj¢eSée su to uzorci na malom broju
uzoraka, poput istrazivanja Stephena J. M. i sur. koji su biomehanicke osobine MPFL-a
obavili na 8 uzoraka (5 muskih i 3 Zenska) prosje¢ne dobi 73,5 godina (109). Jednu od vecih
studija biomehanike MPFL-a objavili su autori okupljeni oko Kernkamp W., u radu iz 2019.
godine, koji su promatrali kinematiku MPFL-a i to na broju od 15 uzoraka (110). Rezultati
vezani za biomehaniku MPFL-a su im podjednaki s radom Mountney J. i sur. iz 2005. koji su

istrazivanje proveli na 10 kadaveri¢nih uzoraka prosjecne dobi od 71 godine (111).

Jedan od mogucih nedostataka ovog istrazivanja je materijal koji je koriSten iz
anatomske zbirke Katedre za anatomiju Medicinskog fakulteta u Osijeku. KoriStene su tetive
koje su prethodno bile smrznute na -80 °C, pa se razmatrala mogucnost gubitka
biomehanickih svojstava tetiva. Suprotno tom misljenju govori istrazivanje Leeja A. i Elliotta
D. (112). Njihovo ispitivanje u viSe razmjera koriStenjem protokola koji je osmisljen za
procjenu osStecenja tetive (opustanje vlacnog naprezanja pra¢eno oporavkom bez opterecenja)
provedeno je na svjezim 1 prethodno smrznutim fascikulima tetiva repa Stakora. Pokazano je

da na razini fascikula i na razini fibrila nije bilo razlike izmedu svjezih i smrznutih skupina ni
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za jedan od parametara, Sto sugerira da smrzavanje nema ucinka na mehaniku tetive. Nakon
rasterecenja, istegnuce fibrila na mikro razini potpuno se oporavilo, a interfibrilarno klizanje
samo se djelomi¢no oporavilo, Sto sugerira da je oSte¢enje tetive lokalizirano na
interfibrilarnim strukturama i da su mehanizmi ostecenja isti u svjezim i prethodno smrznutim

tetivama (112).

Uzorci uzeti za ovo istrazivanje bili su dovoljno veliki za statistiCku znacajnost
zakljuCaka. Pri odabiru uzorka vodilo se ra¢una o gotovo ravnomjernoj rasporedenosti prema
spolu 1 dobi. Takoder, u svrhu izbjegavanja utjecaja drugih ¢imbenika na rezultate, svi Su
uzorci bili konzervirani na isti na¢in prije testiranja, a iz daljnjeg postupka bili su izbac¢eni oni
uzorci za koje se moglo anamnesticki vezivati bolest lokomotornog sustava ili neka druga
sustavna bolest koja bi mogla utjecati na kolagenu strukturu. Nacdin odabira uzorka stoga ne

moze biti izvorom potencijalno laznih rezultata.

Medu najvaznije osobitosti u biomehanic¢kim istrazivanjima koje se uvijek iznova
moraju razmatrati pri dizajniranju svakog novog pokusa, bez obzira na to je li rije¢ 0 gotovim
ili specifi¢no dizajniranim uredajima, nacin je fiksacije tetive za stroj. Ovo treba posebno
razmatrati kada je rije¢ o biomaterijalima, zbog njihove specificno slozene grade i
anizotropnosti. Osnovni problem je na koji nacin fiksirati uzorak dovoljno jako da ne
proklizava, a ne prejako da se izbjegnu prevelika rubna optereéenja i rubno oSteCenje uzorka.
Glavni problem sa stezaljkama za tetive je taj Sto je teSko odrZavati visoki pritisak koji je
potreban za pruzanje dovoljne sile trenja izmedu tetive i1 stezaljke za otpor velikom vlaénom
opterecenju i U isto vrijeme smanjiti u¢inak rezanja stezaljke. Upravo su ovi momenti posebno
specifiéni za uzorke humanog podrijetla, buduc¢i da navedeni uzorci sami imaju mali
koeficijent trenja pa lako klize, a njezni su pa bi se lako mogli rubno ostetiti. Kako bi se
prevladali problemi poput klizanja materijala u jednoosnim vla¢nim ispitivanjima, uveden je
niz podeSavanja i u¢vrs¢enja (113-115), ukljucujuci ¢eli¢ne stezaljke s hrapavim povr§inama
(116) i podru¢jima visokog trenja (117, 118), kriogene stezaljke (119) ili pneumatske
stezaljke (120, 121). Medutim, navedene postoje¢e metode imaju ograni¢enja u pogledu
njihove primjenjivosti na meka tkiva, posebno u pogledu oStecenja tkiva zbog avulzije na
mjestu stezanja ili rizika od promjena biomehani¢kog ponasanja izazvanih temperaturom.
Ovom se problematikom inace bave mnoge objavljene studije te dosada nije usuglaSen stav
oko prihvata tetiva u biomehanickim ispitivanjima (95, 105, 122-125). Zbog bioloske
specificnosti mekih tkiva, uobicajen prihvat ispitnog tijela u postojece stezne celjusti kidalice

nije prihvatljiv te je nuzno vrsiti modifikacije ili razviti novo rjeSenje. RjeSenje navedenog

56



6. RASPRAVA

problema ostvareno je u suradnji sa Strojarskim fakultetom u Slavonskom Brodu. Izradene su
stezne plocice primjenom tehnologije 3D ispisa ¢ija je kontaktna povrSina temeljena na
profilu metrickog navoja. Ideja je preuzeta iz rada grupe autora okupljenih oko Scholze. U
istrazivanju koje su proveli uveli su novi prijedlog za konstrukciju posebnih 3D printanih
hvataljki od polilakticne kiseline koje bi anulirale klizanje ispitnog tkiva iz hvataljki ili
pucanje u podrucju prihvata, a neutralno bi djelovale na matriks tetive. Od 58 ligamenata koje

su testirali, odli¢ne su rezultata dobili kod njih 49 (126).

Dobiveni rezultati u ovom istrazivanju predstavljaju potvrdu hipoteze postavljenje za
ovu doktorsku disertaciju. Tetiva povrSinske treéine kvadricepsa svojim biomehani¢kim
svojstvima blize je nativnom MPFL-u te kao takva predstavlja bolji izbor u rekonstrukciji
MPFL-a. Tetiva gracilisa takoder je adekvatna za rekonstrukciju, no s obzirom na dobivene
rezultate moZe se smatrati ,,predimenzionirana“ u rekostrukciji MPFL-a — ako bismo se samo

referirali na biomehanicka svojstva.

Prema pregledu literature, nije bilo direktnih usporednih biomehanickih istrazivanja
medu presadcima distalne tetive gracilisa i povrSinske trec¢ine distalne tetive kvadricepsa.
Stoga, ovo istrazivanje predstavlja svojevrsnu novost u znanosti te se rezultati ovog

istrazivanja teSko mogu staviti u kontekst dosadasnjih slicnih biomehanickih ispitivanja.

Na osnovi dobivenih rezultata daljnja bi istrazivanja trebalo proSiriti ne samo na
biomehanicke i antropoloske mjere, ve¢ i na metode fiksacije transplantata u kost. Takoder bi
bilo zanimljivo konstruirati stroj za ispitivanje koji bio imitirao fizioloske kretnje u koljenu
kako bi se dobila veéa pouzdanost samog ispitivanja, jer kretnje u Kkoljenu nisu
jednoosovinske. Daljnja bi se istrazivanja trebala provesti i na usporedbi ovih rezultata S
biomehickim osobinama drugih potencijalnih transplantata koriStenih u rekonstrukciji MPFL-

a.
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Na temelju provedenog istrazivanja i dobivenih rezultata mogu se izvesti sljedeci

zakljucci:

e PovrSina poprecnog presjeka 1 Sirina tetive znacajno su vece kod tetive miSic¢a
kvadricepsa u odnosu na gracilis.

¢ Duljina i debljina tetive znacajno je veca kod tetive miSic¢a gracilisa u odnosu na tetivu
misSica kvadricepsa.

¢ U maksimalnoj sili nema znacajne razlike u odnosu na distalne tetive misica gracilisa i
kvadricepsa.

e Krutost je znacajno veca kod tetive misi¢a kvadricepsa u odnosu na gracilis.

e Produljenje, vlacna Cvrstoca, istezljivost i modul elasticnosti znacajno su veéi kod
tetive miSica gracilisa u odnosu na tetivu misic¢a kvadricepsa.

e Maksimalna relaksacija naprezanja kao i minimalna relaksacija naprezanja u 3600 s
znacajno Su vece kod tetive misSic¢a gracilis u odnosu na kvadriceps.

e Vrijeme do maksimalne relaksacije naprezanja znacajno je vece kod tetive miSica
kvadricepsa u odnosu na gracilis.

e Iz dobivenih se rezultat moze zakljuciti da tetiva miSi¢a kvadricepsa u odnosu na
gracilis mirnije reagira na iznenadna optereCenja pa je stoga i iznos naprezanja manji,
odnosno pruza veci otpor, na Sto ukazuje duZe vrijeme postizanja vrijednosti
naprezanja kada se izlozZi optere¢enju u odnosu na gracilis.

e Biomehani¢ka svojstva povrsinske trecine tetive kvadricepsa ,,blize” su nativnom
MPFL-u te su samim tim bolji izbor kao transplantat u operativnoj rekonstrukciji
MPFL-a.
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8. SAZETAK

8. SAZETAK

Cilj istrazivanja: Cilj ovog istrazivanja bio je odrediti i medusobno usporediti
morfometrijske i biomehani¢ke osobine distalne povrSinske trecine tetive m. quadricepsa i
distalne tetive m. gracilisa, kao i usporediti dobivene rezultate o biomehani¢kim svojstvima s
poznatim podacima iz literature o biomehanickim svojstvima medijalnog patelofemoralnog
ligamenta (MPFL).

Nacrt istrazivanja: Studija je ustrojena kao presjecno istrazivanje 34 tetive m. gracilisa i
34 tetive povrSinske trecine distalnog m. kvadricepsa, uz odredivanje prethodno definiranih
biomehanickih osobina.

Materijali 1 metode: Materijal koriSten za izradu doktorske disertacije pripada
Arhivskom materijalu Katedre za anatomiju i neuroznanost Medicinskog fakulteta u Osijeku,
Sveuciliste J. J. Strossmayera u Osijeku. Koristili su se muski i Zenski humani preparati — 34
distalne tetive m. gracilisa i 34 distalne povrsinske treéine tetive kvadricepsa, prikupljene od
2000. do 2015. godine, prosjecne dobi 71 godinu. Na posebno konstruiranom modulu
uéinjeno je ispitivanje svojstava tetiva i analiza podataka. Nakon standardiziranog cikli¢kog
opterecenja mjereni su podatci maksimalne sile produljenja, vlane cvrstoce, istezljivosti,
krutosti i modula elasti¢nosti te su usporedeni s prethodnim studijama o biomehanickim
svojstvima MPFL-a.

Rezultati: Povrsina poprecnog presjeka, kao i §irina tetive, znacajno su vece kod tetive
miSica kvadricepsa u odnosu na gracilis. Duljina 1 debljina tetive znacajno je veca kod tetive
miSic¢a gracilisa u odnosu na tetivu misi¢a kvadricepsa. U maksimalnoj sili nema znacajne
razlike u odnosu na distalne tetive miSica gracilisa i kvadricepsa. Krutost je znacajno veca
kod tetive miSic¢a kvadricepsa u odnosu na gracilis. Produljenje, vla¢na ¢vrstoca, istezljivost 1
modul elasti¢nosti veci su kod tetive miSi¢a gracilisa u odnosu na tetivu misica kvadricepsa.
Maksimalna relaksacija naprezanja, minimalna relaksacija naprezanja u 3600 s veca je kod
tetive miSica gracilis u odnosu na kvadriceps. Vrijeme do maksimalne relaksacije naprezanja
znacajno je vece kod tetive misica kvadricepsa u odnosu na gracilis. Iz dobivenih se rezultata
zakljucuje da tetiva miSi¢a kvadricepsa u odnosu na gracilis bolje reagira na iznenadna
opterecenja, pa je stoga i iznos naprezanja maniji.

Zakljucak: BiomehaniCke karakteristike distalne povrSinske tre¢ine tetive kvadricepsa
pogodnije su od distalne tetive gracilisa, $to bi se moglo pokazati primjenjivim u operativnim

tehnikama rekonstrukcije MPFL-a prilikom odabira transplantata.
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Kljuéne rije¢i: medijalni patelofemoralni ligament, tetiva m. gracilisa, tetiva m.

kvadriceps femorisa, biomehanika.
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9. SUMMARY

9. SUMMARY

Research aim: The aim of this research was to determine and compare morphometric and
biomechanics characteristics of distal superficial third of quadriceps muscle tendon and distal
tendon of gracilis muscle, as well as compare those results with morphometric and
biomechanical results of medial patellofemoral ligament (MPFL) acquired from available
literature.

Research plan: The research design of this study was cross-sectional study of 34 gracilis
muscle tendons and 34 superficial distal tendons of quadriceps muscle with in advance
determined biomechanical features.

Materials and methods: Research material belongs to the archives of Department for
Anatomy and Neuroscience, Faculty of Medicine Osijek, J. J. Strossmayer University of
Osijek. Patients with knee joint injury or collagenosis were excluded from the study. Male
and female samples of 34 gracilis muscle tendons and 34 distal superficial quadriceps muscle
tendons were acquired between years 2000 and 2015. Median age of the included patients was
71 years. Special device constructed in Mechanical Engineering Faculty in Slavonski Brod
was used to examine tendons and data analysis. After standardized load on the tendons, the
elongation force, tensile strength, extensibility, stiffness, and elasticity module were
measured. All those results were compared to studies containing data about MPFL’s
biomechanical features.

Results: Cross sectional area as well as tendon width were significantly higher in quadriceps
than gracilis muscle tendon. Tendon length and thickness were significantly higher in gracilis
muscle tendon compared to quadriceps tendon. There was no significant difference in
maximal force between gracilis and quadriceps tendons. Elongation, wave strength,
extensibility, and elasticity module were significantly higher in gracilis tendon than in
quadriceps tendon. Maximal and minimal strain relaxation in 3600 s was significantly higher
in gracilis tendon than in quadriceps muscle. Maximal strain time was significantly higher in
gracilis tendon than in quadriceps one. Considering the obtained results, quadriceps tendon
reacts much better to the load than gracilis tendon and therefore the strain on it is much
smaller. In other words, quadriceps tendon provides greater resistance which shows a longer
time needed to achieve strain when compared to gracilis tendon.

Conclusion: Biomechanical characteristics of distal superficial third of quadriceps tendon are
more suitable than those of gracilis tendon and could be useful in operating techniques of
MPFL repair.
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Key words: medial patellofemoral ligament, gracilis muscle tendon, quadriceps muscle

tendon, biomechanics.
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12. PRILOZI

. Lo . Strukturni modul . Povrsina Maks._' Vrijeme Min. .
Tetive Vlaé¢na sila,| Produljenje, |Vla¢na ¢vrstoéa,|lIstezljivost, | Krutost, clasti¢nosti Duljina, poprc?énog relaksacua do relaksam_Ja Spoj, qu,
N mm MPa % N/mm ’ mm presjeka, |naprezanja,| maks., |naprezanja,| M/Z | godiste
MPa 2
mm MPa S MPa

G 834,7 5,96 88,22 23,84 44,71 434,82 92 9,46 10,29 11,15 7,05 M | 1968.
G 828,8 5,13 84,8 20,52 47,78 474,21 95 9,77 7,88 8,36 4,14 M | 1939.
G 783,78 6,24 89,13 24,96 38,84 371,79 89 9,29 7,38 6,29 2,63 7 | 1966.
G 726,9 5,52 73,21 22,08 42,23 361,61 85 9,92 5,82 9,28 3,22 7 | 1942,
G 932,74 5,38 75,65 21,52 58,39 402,59 85 12,33 4,89 7,77 3,14 M | 1954,
G 791,72 4,95 69,6 19,8 59,94 426,87 81 11,37 5,7 7,65 3,59 M | 1948.
G 1021,13 4,64 90,85 18,56 69,96 610,09 98 11,23 6,02 10,1 3,45 M | 1945,
G 1024,88 5 89,15 20 68,65 588,48 100 11,49 6,42 8,92 3,51 M | 1997.
G 558,56 2,91 46,62 14,55 51,18 384,5 90 11,98 4,5 9,2 2,11 M | 1938.
G 637,37 2,02 67,88 10,1 101,53 843,56 78 9,38 6,75 8,5 3,24 Z | 1950.
G 582,77 2,34 61,86 11,7 59,85 603,64 95 9,42 6,99 8,57 3,89 7 | 1968.
G 390,38 2,38 25,61 11,86 44,82 235,35 80 15,23 3,52 6,74 0,9 M | 1941,
G 422,04 2,49 39,98 12,46 52,2 395,64 80 10,55 7,4 8,76 3,91 M | 1939.
G 693,13 2,58 92,26 12,9 85,61 854,64 75 7,51 13,78 14,78 8,54 7 | 1948.
G 507,49 2,37 48,79 11,85 46,63 448,34 100 10,4 7,26 10,35 3,63 M | 1949,
G 719,58 2,49 60,62 12,54 85,24 682,29 95 11,86 6,29 8,28 2,78 M | 1943.
G 974,109 6,89 93,65 27,56 43,67 419,44 100 10,4 7,48 9,05 4,01 7 | 1955.
G 1032,33 4,45 86,97 17,8 69,14 553,45 95 11,86 5,13 11,74 1,89 7 | 1943.
G 1166,88 4,01 118,42 16,04 60,59 954,94 90 9,85 8,99 12,29 5,45 M | 1972
G 1201,27 4,3 147,59 17,2 85,72 979,53 93 8,14 11,1 12,78 6,77 M | 1971
G 948,05 4,06 84,16 16,24 74,42 575,82 86 11,26 4,54 7,48 1,55 7 | 1958.
G 903,95 3,37 83,08 13,48 97,31 733,37 82 10,88 3,69 6,96 0,68 M | 1966.
G 942,92 4 85,53 16 71,33 627,67 97 11,02 5,21 7,68 1,68 M | 1950.
G 982,63 3,67 84,3 14,68 83,33 693,5 95 11,65 3,6 8,19 0,56 M | 1952
G 867,22 3 77,2 12 109,24 797,44 82 11,23 3,88 8,9 1,8 M | 1944,
G 764,21 3,07 69,91 12,28 98,05 699,7 78 10,93 5,23 9,25 2,16 M | 1946.
G 889,58 6,28 71 25,12 48,87 309,54 81 12,52 4,14 6,78 2 Z | 1977.
G 925,506 5,08 98,16 20,32 54,14 557,12 97 9,42 6,18 11,12 2,11 7 | 1957.
G 838,28 5,68 80,2 22,72 41,26 394,83 100 10,45 5,15 9,59 2,84 M | 1949,




12. PRILOZI

. Lo . Strukturni modul . Povrsina Maks._' Vrijeme Min. .
Teti Vlaé¢na sila,| Produljenje, |Vla¢na ¢vrstoéa,|lIstezljivost, | Krutost, o Duljina, | popre¢nog | relaksacija| do relaksacija | Spol, | Dob,

etive elasti¢nosti, . : : y -

N mm MPa % N/mm MPa mm | presjeka, |naprezanja,| maks., |naprezanja,| M/Z | godiste

2
mm MPa S MPa

G 861,5 5,36 78,68 21,44 48,41 424,54 96 10,94 4,76 8,41 2,42 M | 1955.
G 746,45 4,77 68,6 19,08 53,63 438,77 89 10,88 5,37 8,62 3,15 M | 1951.
G 687,387 4,76 69,74 19,04 46,01 429,52 92 9,85 5,85 10,39 3,31 7 | 1936.
G 862,04 5,1 93,77 20,4 45,68 477,09 96 9,19 4,32 9,13 1,95 7 | 1954.
G 886,22 4,68 83,65 18,72 52,87 484,11 97 10,59 4,20 8,9 1,86 M | 1946.
K 789,1 3 45,15 14,76 93,98 473,22 88 17,48 2,19 9,78 15 M | 1968.
K 792,43 3,85 51,59 15,4 78,91 436,67 85 15,35 2,77 11,21 1,75 M | 1939.
K 753,63 3,59 47,25 14,36 89,1 486,04 87 15,94 2,82 13,61 1,64 7 | 1966.
K 731,31 4,07 44,81 16,28 69,25 381,89 90 16,32 3 10,29 1,87 7 | 1942.
K 713,5 3,71 36,35 14,84 76,58 343,42 88 19,62 2,01 9,4 0,94 M | 1954,
K 766,81 3,86 33,83 15,44 81,26 279,63 78 22,66 1,96 9,46 0,69 M | 1948.
K 615,03 3,06 28,42 12,24 90,81 340,01 81 21,63 2,07 10,4 1,07 M | 1945.
K 742,89 3,67 38,28 14,68 83,85 358,67 83 19,4 2,57 13,25 13 M | 1997.
K 766,51 2,84 29,89 14,2 85,53 300,24 90 25,64 1,43 10,62 0,37 M | 1938.
K 610,58 2,6 31,37 13 60,21 278,48 90 19,46 2,37 11,39 13 7 | 1950.
K 656,64 2,83 35,24 14,15 70,64 303,3 80 18,63 2,94 13,07 1,9 7 | 1968.
K 686,28 2,53 33,49 12,65 69,2 304 90 20,48 2,08 13 1,31 M | 1941
K 685,67 2,81 40,83 14,05 67,75 322,79 80 16,79 3,21 10,78 1,9 M | 1939.
K 934,45 3,46 36,98 17,3 75,51 239 80 25,27 1,86 12,17 0,8 7 | 1948.
K 1009,17 2,61 36,63 13,05 116,93 360,84 85 27,54 1,27 9,01 0,5 M | 1949.
K 956,81 3,39 43,73 16,96 81,6 317,01 85 21,88 2,03 13,63 1,07 M | 1943.
K 925,41 4,51 50,37 18,04 77,31 349,32 83 18,37 2,81 16,16 1,64 7 | 1955.
K 800,27 4,09 42,58 16,36 78,38 325,37 78 18,79 2,5 12,41 1,43 7 | 1943.
K 851,84 4,59 44,29 18,36 64,61 288,92 86 19,23 2,61 12,19 1,53 M | 1972
K 839,56 5,32 49,79 21,28 55,13 294,25 90 16,86 2,84 11,47 1,62 M | 1971
K 818,74 3,48 42,57 13,92 98,09 438,63 86 19,23 2,97 9,73 1,82 7 | 1958.
K 807,02 3,14 31,43 12,56 101,65 360,33 91 25,67 1,43 13,4 0,38 M | 1966.
K 732,23 3,53 44,63 14,12 86,54 448,4 85 16,41 2,95 9,12 1,56 M | 1950.
K 660,8 3,28 37,51 13,12 95,76 489,29 90 17,61 2,82 13,62 1,63 M | 1952.
K 816,67 4,43 42,5 17,72 70,93 302,74 82 19,21 2,24 10,66 1,17 M 1944.
K 785,34 3,75 32,48 15,02 80,4 299,29 90 24,17 1,96 11,51 0,85 M | 1946.
K 823,61 3,35 46,01 13,4 88,95 442 34 89 17,89 2,71 11,15 1,45 7 1977.




12. PRILOZI

Strukturni modul Povrsina Maks. [ Vrijeme Min.
. |Vlag¢nasila,| Produljenje, [Vla¢na ¢vrstoca,|Istezljivost, | Krutost, o Duljina, | popre¢nog | relaksacija| do relaksacija | Spol, | Dob,
Tetive elasti¢nosti, - : ; y o
N mm MPa % N/mm mm presjeka, |naprezanja,| maks., |naprezanja,| M/Z | godiste

MPa 2

mm MPa S MPa
K 862,82 3,52 46,57 14,08 80,44 386,44 92 18,52 2,78 12,37 1,57 7 | 1957.
K 828,18 3,41 47,84 13,64 87,49 4347 86 17,31 3,15 14 1,94 M | 1949.
K 811,23 3,37 48,83 13,48 82,96 449,42 90 16,61 3,05 10,26 1,77 M | 1955,
K 740,98 3,16 47,31 12,64 91,58 508,76 87 15,66 3,18 11,64 1,71 M | 1951
K 759,56 3,32 45,88 13,29 47,06 448,71 85 16,14 3,21 10,87 1,66 7 | 1936.
K 837,09 5,2 42,21 20,8 59,38 245,55 82 19,83 2,96 11,3 1,35 7 | 1954,
K 780,03 5,06 46,79 20,24 47,33 258,41 91 16,67 3,05 10,96 1,42 M | 1946.

G — tetiva misic¢a gracilisa, K — tetiva migi¢a kvadricepsa, M — musko, Maks. — maksimalna, Min. — minimalna, Z — Zensko.



