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Abstrakt

Fiir die Therapie von Gelenkarthrose wurden am fzmb dreidimensionale trigerfreie Knorpelkonstrukte entwickelt [1].
Die Knorpelkonstrukte werden in der Laboranalytik durch biomechanische, biochemische oder histologische Untersu-
chungen charakterisiert. Als wesentlicher Indikator fiir die funktionelle Charakterisierung von Gewebe gelten dabei die
biomechanischen Eigenschaften. In diesem Beitrag werden die Elastizitéts- und Relaxationsmodule von 17 Knorpelkon-

strukten berechnet.

1 Einleitung

Die biomechanischen Eigenschaften haben fiir die funktio-
nelle Charakterisierung von Knorpelgewebe einen hohen
Aussagewert [2]. Dabei wird typischerweise der Elastizi-
taitsmodul E fiir einen definierten Belastungszustand be-
wertet. Diese statische Betrachtung vernachldssigt die Ab-
hingigkeit der biomechanischen Eigenschaften von der
Belastungszeit. In diesem Beitrag wird das Relaxations-
modul R  anhand experimenteller  Kraft - Weg -
Kompressionsdaten und Kraft - Zeit - Relaxationsdaten
mittels eines elastischen Materialmodell und eines allge-
meinen Maxwell Modells berechnet. Die Eignung dieser
Modelle wird durch den Vergleich von Experiment und
Simulation bewertet.

1.1 Linear Elastisches Modell

Die allgemeine Spannungs - Dehnungs Beziehung fiir line-
are Zusammenhinge lautet
o=D-¢ Gl.1
in der 0 die Spannung, D die Elastizititsmatrix und ¢ die
Dehnung ist. Die konstitutiven Gleichungen schlie3en ebe-
nfalls die Anfangsspannung und -dehnung, den Anfangs-
druck und die thermische Effekte mit ein. Aber in unserem
linear elastischen Modell sind diese Werte Null. Das linear
elastische Modell wird als ein isotropisches Materialmo-

dell berechnet. Die folgende Gleichung definiert die Elas-
tizitdtsmatrix D
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in der E der Elastizititsmodul und v die Poissonzahl ist,
welche die Kontraktion in der rechtwinkligen Richtung
definiert [3]. Fiir eine detailliertere Beschreibung wird auf
die Literatur verwiesen.

1.2

Das allgemeine Maxwell Modell ist die einfachste Form
eines viskoelastischen Modells. Die allgemein lineare Ab-
hingigkeit des Spannungs - Deviators vom Dehnungsver-
lauf kann das Hereditary-Integral ausgedriickt werden

Allgemeines Maxwell Modell

Gl.3

die Funktion R(t) wird als Relaxationsmodulfunktion be-
zeichnet. Diese Funktion kann durch die Messung der
Spannungsentwicklung iiber die Zeit gefunden werden,
wenn das Material auf einer konstanten Dehnung gehalten
wird. R(t) wird oft durch eine Prony Serie angenéhert.

N t
R(t)=2E+> E; exp| ——

i=1 7;

Gl.4

Diese Funktion R(t) kann als Summe von i parallel zu-
sammen geschalteten Maxwell Modellen interpretiert wer-
den. Das Maxwell Modell besteht aus einem Diampfer und
einer Feder, die in Reihe miteinander verbunden sind. Der
Parameter t; ist die Relaxationszeitkonstante des Feder -
Diampfer - Paares und E; reprisentiert die Steifigkeit der
Feder im Zweig i. Der Parameter E, reprisentiert die Stei-
figkeit der Feder parallel zu den Maxwell Modellen [3, 4].



2 Methoden

In den folgenden Kapiteln werden der experimentelle Auf-
bau und die Simulationsmethoden, linear elastisches und
allgemeines Maxwell Model erklirt.

2.1  Experimenteller Aufbau

Experimentell wurden die Kraft - Weg - Diagramme und
Kraft - Zeit - Diagramme bei Belastung der Knorpelkon-
strukte mittels Kompressionsplatten bestimmt. Die Dimen-
sionen der Platten waren 10 mm im Durchmesser. Die Un-
tersuchungen erfolgten an 17 Knorpelkonstrukten. Eine
Kraft - Weg - Messung und eine Kraft - Zeit - Messung
wurden fiir jedes Knorpelkonstrukt fiir den Vergleich mit
der Simulation aufgezeichnet. Die Schichtdickenmessung
der Knorpelkonstrukte lag zwischen 1.2 —2.7 mm. Uber
einen Linearantrieb (Beschleunigung 4 mm/s?, Geschwin-
digkeit 0.5 mm/s) wurde das Gewebe um 0.2 mm fiir 60 s
zusammengedriickt. Die resultierende Andruckkraft F
wurde von einem Kraftsensor aufgezeichnet. Abbildung 1
zeigt den experimentellen Aufbau zur Bestimmung der bi-
omechanischen Eigenschaften von Knorpelkonstrukten.
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Abbildung 1 Experimenteller Aufbau zur Bestimmung
der biomechanischen Eigenschaften von Knorpelkon-
strukten

2.2

Die Modellierung setzt sich aus einem elastischen Materi-
almodell und einem allgemeinen Maxwell Modell zusam-
men. Das elastische Materialmodell wird fiir die Berech-
nung des Elastizititsmoduls aus der Kompressionsphase
benotigt. Das allgemeine Maxwell Modell hingegen be-

Simulationsmethoden

rechnet das Relaxationsmodul wihrend der Relaxati-
onsphase.

2.2.1 Linear Elastisches Modell

Fiir die Modellierung eines elastischen Materialmodells
wurde die Simulationsumgebung COMSOL Multiphy-
sics® verwendet. Der Ansatz des Modells wird gemif
dem Analysetyp ebener Spannungszustand ausgefiihrt. Das
Modell wurde analog zum Experiment derart konfiguriert,
dass die Platte auf das Knorpelkonstrukt mit angrenzender
Teflonschicht aufsetzt. Dann wurde die Platte in Y -
Richtung verschoben. Diese Einstellung der Y-Richtung
wurde in den subdomain constrain settings ausgewdhlt.
Die Andruckkraft F in Y - Richtung ergibt sich durch In-
tegration der Spannung O iiber die Kontaktzone zwischen
Platte und Knorpelkonstrukt. Fiir die Erstellung des Mo-
dells wurde die Platte sowie das Knorpelkonstrukt und die
Teflonschicht schematisch in der 2D Zeichnungsebene
modelliert (Abbildung 2). Der untere Rand der Teflon-
schicht wurde als fest in den boundary constraint settings
ausgewihlt.
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Abbildung 2 Modellgeometrie

Danach erfolgte die Zuordnung der Materialeigenschaften
Poissonzahl v, E-Modul E und die Schichtdicke d fiir die
Knorpelkonstrukte (v =0.49, E(s =0.2 mm), dc Variation
zwischen 1.2 —2.7 mm) mit angrenzender Teflonschicht
(v=0.3, E=2.4GPa [3D sowie fiir die
Kompressionsplatte (v =0.3, E=210 GPa). Wegen des
grofen Unterschiedes zwischen dem E-Modul der
Kompressionsplatte (Master) und dem Knorpelkonstrukt
(Slave) wurde ein Kontaktpaar erstellt. Basierend auf diese
Kontaktbedingung wurden die Rénder der
Knorpelkonstrukte zweifach feiner vernetzt als die Rander
der Kompressionsplatten [2]. Das Modell wurde mit
einem parametrischen Solver gelost. Die folgenden
parametrischen  Eigenschaften =~ wurden ausgewdhlt:
Anfangsschrittgrole von 0.005, minimale Schrittgrof3e von
0.05 und maximale Schrittgrole von 0.2. Die Berechnun-
gen des Elastizitdtsmoduls erfolgte aus dem Vergleich und
der iterativen Anndherung zwischen den experimentellen
und den simulierten Kraft - Weg - Diagrammen bei einer
Kompression von s =0.2 mm. Die iterative Annédherung



iterative Anndherung zwischen Experiment und Simulation
wurde mit Hilfe von MATLAB® 2010b durchgefiihrt [5].

2.2.2 Allgemeines Maxwell Modell

Fiir die Berechnung der Funktion R(t) wurde Gleichung 4
mit 4 Zweigen verwendet. Die Berechnungen der Funktion
R(t) erfolgte aus dem Vergleich und der iterativen Annihe-
rung zwischen den experimentellen und simulierten Kraft -
Zeit - Diagrammen durch die Benutzung eines Evoluti-
onsalgorithmus. Als Anfangsbedingung muss der E-Modul
aus dem linear elastischen Modell (siche 2.2.1) bei t=0s
aus der Gleichung 4 mit i =4 Zweigen, d.h. R(t=0s) =E,
berechnet werden. Folgende Parameter wurden mit dem
Modell berechnet: Relaxationszeitkonstante t; und die Stei-
figkeit E; fiir Zweig i = 1, 2, 3 und 4. Der Relaxationsmo-
dul R bei t = 30 s und bei t = 60 s wurde ebenfalls fiir jedes
Knorpelkonstrukt berechnet. Die iterative Anndherung
wurden mit Hilfe von MATLAB® 2010b durchgefiihrt.

3 Resultate

In Abbildung 3 sind der Median mit dem Interquartil-
sabstand (IQR) fiir das Elastizititsmodul E aus dem linear
elastischen Modell und fiir das Relaxationsmodul R aus
dem allgemeinen Maxwell Modell bei t=30s und t=60s
dargestellt.
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Abbildung 3 Median des Elastizititsmoduls und des Re-
laxationsmoduls bei t =30 sund t =60 s

Der Mittelwert des Elastizititsmoduls betrug 372.1 kPa
(SD: £75.6kPa) und der Median 350 kPa (IQR: 293.8 -
418.8). Die Berechnung des mittleren Relaxationsmoduls
ergab bei t=30s 74.1kPa (SD: £25.5kPa) und bei
t=60s 45.8 kPa (SD: + 17.8 kPa). Der Median des Rela-
xationsmoduls betrug bei t=30s 62.9 kPa (IQR: 36.8 —
111.2) und bei t = 60 s 34 kPa (IQR: 21.4 - 67.2).

Fiir die Berechnung des Relaxationsmoduls sind der Medi-
an und der IQR fiir die notwendigen Parameter: Relaxati-
onszeitkonstante 1;, Steifigkeit E; fiir Zweig i =1, 2, 3 und
4 und Steifigkeit E; in Abbildung 4 und 5 dargstellt.
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Abbildung 4 Median der Relaxationszeitkonstante ; fiir
Zweigi=1,2,3und 4
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Abbildung 5 Median der Steifigkeit Ey und E; fiir Zweig
i=1,2,3und 4

Der Mittelwert mit Standardabweichung (SD) sind fiir die
Relaxationszeitkonstante t;, die Steifigkeit E; fiir Zweig
i=1, 2, 3 und 4 und fiir die Steifigkeit E, in Abbildung 6
aufgelistet.

Zweig | 1 2 3 4
Steifigkeit Ei [kPa] | 308.1+158.6 | 251.04109.7 | 334.9+189.9 |338.8+134.6
Steifigkeit EO [kPa] 307115

Relaxationszeit-

Konstante T[] 8.76.5 9.5£6.5 14.4£6.7 5.5+4.8

Abbildung 6 Mittelwert der Relaxationszeitkonstante t;,
der Steifigkeit E; fiir Zweig i = 1, 2, 3 und 4 und der Stei-
figkeit Eq

Die bei der Kompression auftretende maximale Material-
spannung (von-Mises) wurde aus den biomechanischen
Parametern berechnet. Die mittlere maximale von-Mises
Spannung betrug bei t=2.5s 101 kPa (SD: + 19.5 kPa)



und bei t=60s 13.2kPa (SD: % 6.1 kPa). Abbildung 7
zeigt den Median mit IQR fiir die von-Mises Spannung bei
den Relaxationszeiten t = 2.5 s und t = 60 s.
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Abbildung 7 Median der von-Mises Spannung bei
t=30sundt=60s

4 Zusammenfassung

In diesem Beitrag wurden trigerfreie Knorpelkonstrukte
biomechanisch modelliert. Dabei wurden die Parameter
Elastizititsmodul aus einem elastischen Materialmodell
und das Relaxationsmodul aus einem allgemeinen Max-
well Modell durch den Vergleich zwischen Experiment
und Simulation berechnet. Die experimentellen Resultate
wurden mit den simulierten Resultaten verglichen. Die aus
den Modellen berechneten biomechanischen Parameter
konnen fiir die allgemeine Charakterisierung und fiir die
Bewertung des Reifungsstadiums der Knorpelkonstrukte
herangezogen werden. Auch andere experimentelle Analy-
sen wie z.B. die Indentationstests, die confined und uncon-
fined Kompressionstests [6] konnen fiir die Charakterisie-
rung der Knorpelkonstrukte verwendet werden. Die
Kenntnis des Elastizitdtsmoduls E und des Relaxationsmo-
duls R erlauben die Simulation von Gewebedeformation
sowie die Spannungsverteilung im Knorpelkonstrukt fiir
unterschiedliche Belastungssituationen. Ziel weiterer Ar-
beiten ist die Verbesserung der Modelle durch die Ver-
wendung der biphasic oder triphasic Theorie. Ein weiteres
Ziel ist die Minimierung der Anzahl der biomechanischen
Parameter aus dem allgemeinen Maxwell Modell, um eine
bessere Beschreibung der Knorpelkonstrukte zu erhalten.
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