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1. Einleitung

Die biomechanischen Eigenschaften haben
fir die funktionelle Charakterisierung von
Knorpelgewebe einen hohen Aussagewert [1].
Dabei wird typischerweise der
Elastizititsmodul E fiir einen definierten
Belastungszustand bewertet. Diese statische
Betrachtung vernachlissigt die Abhingigkeit
der biomechanischen Eigenschaften von der
Belastungssituation. In diesem Beitrag wird
der belastungsabhingige E-Modul E =f{(s)
anhand experimenteller Kraft - Weg -
Indentationsdaten mittels einem elastischen
und einem hyperelastischen Materialmodell
bestimmt. Die Eignung dieser Modelle wird
durch den Vergleich von Experiment und
Simulation bewertet.

2. Experimentelle Untersuchungen

Experimentell wurden die Kraft- Weg -
Diagramme bei Belastung von Knorpelgewebe
mittels Indentor (Eindruckkorper) bestimmt.
Geometrie und AbmaBle des abgerundeten
Indentors entsprachen mit 1 mm Durchmesser
dem eines chirurgischen Tasthakens. Die
Untersuchungen erfolgten an Kniegelenken
von Schweinen (Schlachttiere, Alter: 0.5 a,
weiblich). In Abbildung 1 sind die
Femurkondylen eines Schweinekniegelenkes
dargestellt.

Abbildung 1. Femurkondylen eines
Schweinekniegelenkes.

Uber einen Linearantrieb (Beschleunigung von
4 mm/s?, Maximalgeschwindigkeit 3 mm/s)
wurde der Indentor 0,4 mm in das Gewebe
eingedriickt. Die resultierende Andruckkraft
wurde von einem Kraftsensor aufgezeichnet.
In Abbildung 2 ist der Aufbau zur
Bestimmung der biomechanischen
Knorpeleigenschaften schematisch dargestellt

Linear Translation Stage

Kraftsensor

Tasthaken

Knorpel —m

Gelenk
Knochen ———#

et u

Stativ >

Abbildung 2. Experimenteller Aufbau zur
Bestimmung der biomechanischen
Eigenschaften von Knorpel.

3. Modellierung

Fir die Modellierung wurden die
Simulationsumgebung COMSOL Nultiphysics
3.5a verwendet. Es wurde ein elastisches und
ein hyperelastisches Materialmodell erstellt [2,
3]. Das Modell wurde analog zum Experiment
derart konfiguriert, dass der Indentor auf den
Knorpel mit angrenzender Knochenschicht
aufsetzt und in Y - Richtung verschoben wird.
Die Andruckkraft F in Y - Richtung ergibt sich
durch Integration die Spannung O iiber die



Kontaktzone zwischen Indentor und Knorpel.
Fiir die Erstellung der Modelle wurden der
Indentor  sowie  die Knorpel- und
Knochenschicht schematisch in der
Zeichnungsebene modelliert (Abb. 3).
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Abbildung 3. Geometrie des Modells und
Materialeigenschaften.

Danach  erfolgte die Zuordnung der
Materialeigenschaften Poissonzahl, E-Modul
und Schichtdicke fiir den Knorpel (Y =0.49,
E=1(s), dc=13mm) mit angrenzender
Knochenschicht (Y =0.3, E=20GPa [4],
dg=2mm) sowie fir den Indentor
(Y =0.3, E=210 GPa). Die Berechnung des
belastungsabhingigen Elastizitdtsmoduls
erfolgte aus dem Vergleich und der iterativen
Anndherung zwischen der experimentellen und
der simulierten Kraft — Weg — Funktion {iiber
ein Polynom 4. Grades. Aufgrund der groflen
Unterschiede zwischen dem E-Modul des
Indentors und des Knorpels wurden so
genannte Kontaktpaare erstellt, bei dem der
Indentor als Master und der Knorpel als Slave
definiert werden. Aufgrund dieser
Kontaktbedingung wurde der Knorpel feiner
als der Indentor vernetzt (Abb. 4).

Darstellung der Netzinitialisierung fir Indentor, Knorpel und Knochen
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Abbildung 4. Netzinitialisierung fiir Indentor
(Master), Knorpel (Slave) und Knochen.

4. Ergebnisse

In Abb.5 ist der experimentelle
Zusammenhang F=1f(s) im Vergleich zur
Simulation  fiir beide  Materialmodelle
dargestellt. Die Funktion F =f(s) ist nicht
linear. Die simulierten Werte liegen im
Streubereich des Experiments. Die hier
betrachteten einfachen Modelle zeigen eine
sehr gute  Ubereinstimmung  zwischen
Simulation und Experiment.

Vergleich Kraft - Weg - Funktionen zwischen Experiment und Simulation
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Abbildung 5. Simulationsergebnis fiir das

elastische und hyperelastische Modell im Vergleich
zum Experiement.

Die Funktion E=f(s) ist fiir Dbeide
Materialmodelle in Abb. 6 dargestellt. Der E-
Modul variiert zwischen 0 — 2.9 MPa fiir das
elastische und zwischen 0 —2.2 MPa fiir das

hyperelastische Materialmodell. Bei
s=0.11 mm ist der Anstieg
(dE/dS)ejastisch = 16 MPa/mm und

(dE/dS)nypereiastisch = 12 MPa/mm maximal. Ab
s = 0.34 mm gilt dE/ds = 0 MPa/mm.
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Abbildung 6. Berechnung des
belastungsabhingigen E-Moduls fiir
elastisches und hyperelastisches
Materialmodell.



5. Zusammenfassung

Anhand der elastischen und hyperelastischen
Materialmodelle ~ wurde unter  Nutzung
experimenteller Daten ein
belastungsabhidngiger E-Modul E =1(s)
bestimmt. Fiir das gewdhlte Belastungsprofil
liefern beide Materialmodelle vergleichbare
Ergebnisse. Die Kenntnis des
belastungsabhingigen  E-Moduls  erlaubt
Simulationen von Gewebedeformation [5]
sowie der Spannungsverteilung im
Gelenkknorpel fiir dynamische Belastungen,
bei denen die elastischen Eigenschaften
gegeniiber viskosen Eigenschaften
iiberwiegen. Zukiinftige Arbeiten werden sich
mit der Erweiterung der Materialmodelle zum
Beispiel mit der Biphasic oder Triphasic
Theorie [6] beschiftigen sowie mit der
Auswertung und  Charakterisierung  der
Relaxationsphase von Gelenkknorpel. In
diesen Materialmodellen werden auch die
viskosen Eigenschaften mit beriicksichtigt.
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