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Kurzfassung iii

Eine Hernie ist eine Ausstiilpung von Bauchfell aus der Bauchhohle. Eine Hernienart ist
die Narbenhernie, bei der die Narbe sich nach einiger Zeit 6ffnet. Um dies zu verhindern,
sind diverse Kunststoffnetze zur Verstarkung der Bauchwand in Gebrauch. Trotzdem gibt
es eine bedeutende Anzahl von Rezidivhernien. Dariiber hinaus konnen Missempfindungen,
Nervenirritationen, Schmerzen und deutliche Bewegungseinschrénkungen auftreten.

Ziele der Arbeit waren die Analyse der Ursachen der genannten Probleme und die Netz-
optimierung durch numerische Simulation. Weil Hernienreparationen die haufigsten Ope-
rationen beim Menschen sind, hat die Problemstellung herausragende wirtschaftliche Be-
deutung.

Zur Simulation sind die Materialeigenschaften der beteiligten Skelettmuskeln und Aponeu-
rosen erforderlich. Mit Proben von 102 Bauchdecken erfolgte eine vollstindige Charakte-
risierung des richtungsabhingigen Materialverhaltens der Gewebe. Es wurden die Stan-
dardversuche Zug parallel und senkrecht zur Faserrichtung und Schub senkrecht zur Faser-
richtung durchgefiihrt. Dariiber hinaus erfolgten Schubversuche parallel zur Faserrichtung
und Schubversuche senkrecht zur Faserrichtung an Proben mit Zugvordehnung in Faser-
richtung. Des Weiteren erfolgten fiir die Gewebe Messungen der Querdeformationen im
Zugversuch und der Kompressibilitdt unter hydrostatischer Druckbelastung. Auch wur-
den die Vordehnungen der Materialien im Korper erfasst. Wesentliche Charakteristika der
weichen biologischen Gewebe sind Anisotropie, Nichtlinearitét, in vivo starke Vordehnung
in Faserrichtung und relativ schwache Kompressibilitéit. Eine Messung der mechanischen
Eigenschaften gebréuchlicher Netzmaterialien und -strukturen erfolgte ebenfalls.

Zur Beschreibung des Materialverhaltens der Bauchwandkomponenten Rectus, Transver-
sus, Externus, Internus und Aponeurose wurden neue Modelle im Rahmen der allgemei-
nen Theorie finiter transversaler Isotropie entwickelt. Die Parameteridentifikation erfolgte
anhand der drei Standardversuche. Die Verifikation gelingt anhand von Schubversuchen
parallel zur Faserrichtung und Schubversuchen senkrecht zur Faserrichtung an Proben mit
Zugvordehnung.

Die Modelle wurden in Das Finite-Elemente-Programm Abaqus implementiert. Es erfolg-
ten Simulationen des Istzustands und eine numerische Optimierung von Netzimplantaten
zur Versorgung von Hernien der Bauchwand. Die Simulationsergebnisse zeigen in Uberein-
stimmung mit klinischen Befunden eine Einschrankung der Bauchwandbeweglichkeit nach
Netzimplantation, die bei kleinporigen Netzen stédrker ausgeprigt ist als bei grofiporigen
Netzen. Auch treten die maximalen Spannungskonzentrationen an den Netzréindern auf,
wo Rezidivhernien entstehen. Aus den Ergebnissen kann geschlossen werden, dass Span-
nungskonzentrationen aufgrund von Steifigkeitsinkompatibilitdten zwischen Implantat und
umliegendem Gewebe, hiufig in Kombination mit Bindegewebsschwiche, die Ursache fiir
Rezidivhernien sind. Durch leicht verformbare Netzstrukturen in Kombination mit ange-
passtem, nachgiebigem Fadenmaterial konnen die Spannungskonzentrationen am Netzrand
reduziert werden. Dadurch kénnen die Probleme von Netzen heutiger Generation wahr-
scheinlich vermieden werden.
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Kapitel 1

Einleitung

1.1 Motivation

Heutzutage gibt es diverse Implantate im alltdglichen medizinischen Gebrauch. Beispiele
hierzu sind etwa kiinstliche Blutgeféfie, Herzklappen, Hiiftgelenkprothesen, Zahnprothesen
und Netzimplantate zur Versorgung von Hernien.

Eine Hernie ist eine Ausstiilpung des Bauchfells aus der Bauchhohle. In der Ausstiilpung
liegt meistens Darm. Dann besteht die Gefahr einer Abschniirung der Blutversorgung des
hervorgetretenen Darms und eine Notoperation ist erforderlich.

Hernien werden vorwiegend nach der Bruchstelle benannt. Es gibt Oberbauchbruch, Na-
belbruch, Bauchwandbruch, Leistenbruch, Hodenbruch und Lendenbruch. Ausloser solcher
Briiche kénnen etwa Bindegewebsschwiche, auflergewthnliche Belastungen und ungesunde
Lebensweise sein.

Eine weitere Hernienart ist die Narbenhernie. Sie kann nach grofleren Operationen im
Bauchbereich entstehen. Narben im Bereich von Einschnitten stellen dabei eine permanente
Schwachstelle dar. Das Narbengewebe erlangt auch nach lingerer Zeit nicht die giinstigen
mechanischen Figenschaften gesunder Gewebe. Beim Narbenbruch weichen die tragenden
Muskel- und Aponeurosenschichten auseinander. Durch diese Liicke tritt dann wiederum
der Bruchsack hervor (FARTHMANN [I]). Ménner und Frauen sind von Narbenhernien
etwa gleich héufig betroffen. Da die Durchtrittsoffnung des Samenleiters in der Bauchwand
eine natiirliche Schwachstelle darstellt, die die Entstehung von Leistenhernien begiinstigt,
sind Méanner insgesamt haufiger als Frauen von Hernien betroffen.

Die Reparation von Narbenhernien erfolgte urspriinglich durch Verndhen der Wundréander
mit fortlaufenden Einzelkopfnéhten. Dabei kam es héufig zu einem erneuten Auseinander-
weichen der Wundrénder (Rezidivhernie). Zur Senkung der groien Zahl von Rezidivherni-
en (Rezidivquote) sind heute diverse Kunststoffnetze im medizinischen Gebrauch, die der
Verstarkung der Bauchwand dienen.



2 1. Einleitung

80% bis 90% der Personen, die Narbenhernien entwickeln, haben eine gestorte Kollagen-
bildung. Diese duflert sich durch ein gegeniiber gesunden Geweben und stabilen Narben
vermindertes Verhéltnis von Kollagen I zu Kollagen I1I und schlechten mechanischen Eigen-
schaften des Narbengewebes (KLINGE [2], JUNGE [3]). Daher miissen die Netzimplantate
die Bauchwand dauerhaft verstérken.

Die Netze werden in Onlay-, Sublay- und Inlay-Technik positioniert. Die Inlay-Technik wird
verwendet, wenn Teile der Bauchwand etwa nach Unféllen oder Krebsoperationen entfernt
werden mussten. Dabei wird das Netzimplantat direkt in den Defekt eingebracht und am
Umfang der Bauchwandliicke vernédht. Solche Operationen sind eher selten. Bei Onlay wird
das Netz auf der Naht in der Bauchmitte iiber den vorderen Bauchmuskeln positioniert.
Das Netz verstéirkt die Bauchwand nur dauerhaft, wenn die Naht in der Bauchmitte nicht
reifft. Sonst kommt es frither oder spéter zum Rezidiv am Netzrand, weil dort die Nahtlager
ausreiflen. Bei der Sublay-Technik wird das Netz unter den vorderen Bauchmuskeln plat-
ziert (Abbildung [1.1). Der Bauchinnendruck schiitzt das Implantat vor Dislokation. Das
Implantat fangt die Last vor der Bauchdecke, mit der Naht in der Bauchmitte als Schwach-
stelle, teilweise ab. Zur dauerhaften Bauchwandverstéarkung hat sich die Sublay-Technik in
der Fachwelt weitestgehend durchgesetzt.

Abbildung 1.1: Implantation chirurgischer Netze nach FARTHMANN [1], links: Onlay, rechts:
Sublay

Die gebrauchlichsten Netze sind aus Polypropylen und Polyester. In weitaus geringerem
Umfang findet auch expandiertes Polytetrafluorethylen Anwendung. Alle Materialien ha-
ben Vorziige, die sie als Werkstoff fiir Netzimplantate brauchbar erscheinen lassen. Kein
Material besitzt jedoch ideale Eigenschaften (MORRIS-STIFF [4]). Die Grundfiaden der
textilen Flachengebilde bestehen aus Einzelfaden oder mehreren textiltechnisch verbun-
denen Faden (Mono- oder Multifilamente). Die Faden koénnen sich im Kérper auflésen,
teilweise auflosen oder dauerhaft im Korper verbleiben.

Monofile Strukturen besitzen bei gleicher Materialmenge eine groflere Struktursteifigkeit
als multifile Konstruktionen, so dass sich durch Verwendung multifiler Féden nachgiebigere
Strukturen herstellen lassen. Multifile Netze fithren aber zu einer grofieren Fremdkorperre-
aktion als monofilamentére Netze (BEETS [6]) und haben moglicherweise wegen der vor-
handenen Nischen und Hohlrdume in den Fidden ein erhohtes Infektionsrisiko (KLINGE
[7]). Da es widerspriichliche Untersuchungsergebnisse gibt, ldsst sich bisher aus medizi-
nischer Sicht nicht eindeutig beantworten, ob Mono- oder Multifilamente besser fiir den
Einsatz im Bauchraum geeignet sind.
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Aufler durch das Material und den Grundfaden unterscheiden sich die Netzimplantate im
Wesentlichen durch Maschengrofie und Bindungsart. Bei geniigender Maschengréfie kann
Gewebe in die Maschen einwachsen, was ein erwiinschter Effekt zur Implantatveranke-
rung ist (WINTERMANTEL [8]). Netze alterer Generation haben héufig kleine Poren.
Dabei fiihren kleinporige Netze hdufig zur Ausbildung unerwiinschter Narbenplatten. Die-
se konnen eine erhebliche Dicke und Steifigkeit besitzen. Das Ausmafl der Narbenbildung
ist von Patient zu Patient unterschiedlich.

Dagegen gibt es bei Netzen mit grofleren Poren nur Narbengewebe in der unmittelbaren
Umgebung der Netzfiden, wihrend der Rest der Poren von normalem Gewebe, und zwar
vorwiegend Fettgewebe und lockerem Bindegewebe, durchwachsen wird. Diese Struktur
wird als Narbengitter bezeichnet. Neuere Netzentwicklungen zur Narbenhernienreparation
weisen im Allgemeinen grofle Poren auf.

Abbildung [1.2] zeigt die Gewebereaktion einer Person nach Implantation eines schwerge-
wichtigen, kleinporigen und eines leichtgewichtigen, grofiporigen Netzes (KLOSTERHAL-
FEN [9]). Der Patient hatte einen Randdefekt, welcher mit dem leichtgewichtigen Netz
iiberdeckt wurde.

Abbildung 1.2: Gewebereaktion auf Netzimplantat (KLOSTERHALFEN [9)])

Oben rechts befindet sich das kleinporige Netz. Die einzelnen Bindegewebskapseln, welche
die Einzelfiden mit ihrer umgebenden fibrosen Schicht kapseln, beriihren sich (bridging)
und daher gibt es eine relativ dicke, geschlossene Bindegewebsschicht (Narbenplatte). Links
unten im Bild ist ein in Fettgewebe eingebetteter Faden des leichtgewichtigen Vypro-Netzes
zu sehen. Um den multifilen Faden entsteht lediglich eine filigrane Bindegewebskapsel. Da
jeder Fremdkorper im Korper eine dauerhafte Entziindungsreaktion vom Fremdkorpertyp
auslost, lassen sich die Gewebereaktionen nicht vollkommen vermeiden (KLOSTERHAL-
FEN [14]).

Der entscheidende Vorteil des Einsatzes von Netzimplantaten gegeniiber dem Wundver-
schluss durch Verndhen der Wundrénder ist eine erhebliche Verzégerung von Hernienrezi-
diven (KLINGE [7,12], FLUM [5]). Die Netze haben aber auch Nebenwirkungen. So hat sich
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die Rate lokaler Wundkomplikationen unabhéngig vom Implantatmaterial deutlich erhoht
(KLINGE [7]). Die Spannweite reicht dabei von Miflempfindungen iiber Nervenirritationen
und Schmerzen bis zu massiven Bewegungseinschréankungen. Die Beschwerden treten dabei
insbesondere an den Netzrandern auf (SCHUMPELICK [10], BELL [11]). Durch Einsatz
grofiporiger Netze neuerer Generation konnte die Anzahl und das Ausmafl der Wundkom-
plikationen gegeniiber kleinporigen Netzen deutlich reduziert werden. Die Rezidivquoten
sind jedoch vergleichbar.

Trotz Reduktion der Rezidivquoten durch Hernienreparation mit Netzimplantaten gibt es
weiterhin gerade langfristig eine bedeutende Anzahl von Rezidiven. Der Preis fiir die Re-
duktion der Rezidivquote ist bisher eine erhohte Rate lokaler Wundkomplikationen. Nach
Netzimplantation nehmen maximale Kriimmungen und Elastizitdten der Bauchwand signi-
fikant ab (KLOSTERHALFEN [13, 14, [15]), was ein deutlicher Hinweis auf mechanische
Inkompatibilitdten zwischen Implantat und Koérpergewebe ist. Mit der Absicht Patien-
tenbeschwerden und Rezidivquoten weiter zu senken, wird daher eine Optimierung von
Netzimplantaten im Bauchraum angestrebt. Die Ergebnisse haben Synergieeffekte auf die
Reparation anderer Hernientypen.

Da Hernienreparationen die haufigsten Operationen im Menschen sind und jahrlich enorme
volkswirtschaftliche Schéden verursachen, ist ein Fortschritt auf diesem Gebiet besonders
erstrebenswert.

1.2 Stand der Forschung

Die Entwicklung von Netzen zur Hernienreparation erfolgte bisher héufig unter rein biolo-
gischen Gesichtspunkten. Bis heute sind diese Gesichtspunkte fiir eine Zulassung am Markt
allein ausschlaggebend. Es gibt wenige empirische Ansétze, die auch mechanische Aspekte
berticksichtigen. Insbesondere sind hier die Arbeiten von KLINGE [7, 2, [16], [17, [18] zu nen-
nen, die zur Entwicklung des Vypro-Netzes (Firma Ethicon GmbH) gefiihrt haben. In den
Untersuchungen erfolgte die Ermittlung skalarer Kenngrofien in Kett- und SchuBrichtung
textiler Flachengebilde. Daneben erfolgten auch Messungen an kompletten Bauchdecken
(JUNGE [19)]). Ingenieurkenngrofien wie etwa Kennwertfunktionen von Materialien sind in
den Untersuchungen nicht enthalten.

Im Rahmen medizinischer Arbeiten von SEIDEL [20] und HOFFSCHULTE [21] wurden die
Reilkriifte des vorderen und des hinteren Blattes der menschlichen Rectusscheide und Aus-
reifkrafte von Féaden aus der Rectusscheide bestimmt. Spannungen sind nicht aufgefiihrt
und die vergangene Zeit post mortem bis zur Priifung ist unklar.

In der Literatur gibt es diverse Untersuchungen weicher biologischer Gewebe. Die Spann-
weite reicht von Experimenten mit Komponenten der Gewebe iiber Strukturpriifungen bis
zu Materialpriifungen.

Beispielsweise erfolgte von HAYASHI [22] die Ermittlung mechanischer Eigenschaften ein-
zelner Kollagenfasern, die wesentlicher Bestandteil weicher biologischer Gewebe sind.
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Muskeln werden in Herz-, Weich- und Skelettmuskeln unterteilt. Mechanische Eigenschaf-
ten von Weichmuskeln bestimmte etwa HOLZAPFEL [23]. Er fithrte Zugversuche parallel
und senkrecht zur Faserrichtung mit Schichten von Adern durch. Experimentelle Untersu-
chungen des Gebarmuttermuskels bei Zug- und Druckbelastung erfolgten von PEARSALL
[24].

Grundlegende Untersuchungen beziiglich der Anderung mechanischer Eigenschaften von
Skelettmuskeln post mortem erfolgten von KATAKE [25] und VAN EE [26]. Die mechani-
schen Eigenschaften éndern sich bei einsetzender Leichenstarre rasch. Nach zwei bis drei
Tagen stellt sich ein stabiler mechanischer Zustand ein. Direkt post mortem ermittelte und
im mechanisch stabilen Zustand gemessene Kennwertfunktionen unterscheiden sich deut-
lich. Nach KATAKE [25] ist eine Umrechnung der Bruchkennwerte moglich. Die Arbeit
von KATAKE [25] enthélt auch Priifungen des menschlichen Rectus von Kadavern.

Eine Zusammenfassung diverser Untersuchungen weicher biologischer Gewebe ist in YA-
MADA [27] und DUCK [28] enthalten. Ein Grofiteil der Untersuchungen fand einige Zeit
post mortem statt, so dass diese Ergebnisse nicht fiir das Verhalten in vivo reprisentativ
sind.

VIIDIK [29] schrieb einen Ubersichtsartikel zum Verhalten und zur Priifung von Bindege-
webe. Die experimentellen Daten sind von YAMADA [27] {ibernommen.

Eine allgemeine Abhandlung iiber weiche biologische Gewebe verfasste HARTUNG [30)]. In
der Arbeit gibt es Kraft-Verschiebungs-Kurven zur Illustration, wobei teilweise auch der
Anfangsquerschnitt der Proben bekannt ist. Zur Approximation des Materialverhaltens
weicher biologischer Gewebe bei Zugbelastung schlégt er ein inkompressibles, isotropes
hyperelastisches Gesetz vor. Experimente oder theoretische Ansétze zur Beriicksichtigung
des wesentlichen anisotropen Materialverhaltens der Gewebe enthélt die Arbeit nicht.

Unter den Verédffentlichungen iiber mechanische Eigenschaften weicher biologischer Gewebe
sind einige iiber Skelettmuskeln und wenige iiber Faszien und Aponeurosen. Der iiberwie-
gende Teil der Untersuchungen beschéftigt sich mit aktiven Muskeleigenschaften, die im
Rahmen dieser Arbeit nicht relevant sind. Steifigkeitsinkompatibilitdten von biologischem
Gewebe und Implantat fithren zu den Problemen der Hernienversorgung. Die Inkompati-
bilitdten sind am Grofiten, wenn die Muskeln in der Implantatumgebung passiv sind. Von
FORSTEMANN [31] erfolgten etwa Untersuchungen aktiver Eigenschaften glatter Muskel-
zellverbédnde des corpus cavernosum.

Von Sportmedizinern, Physiologen und Muskelmechanikern existieren diverse Untersu-
chungen von Muskel-Sehnen-Komplexen, die teilweise in vivo durchgefithrt wurden. Die-
se Strukturkenndaten sind fiir eine kontinuumsmechanische Betrachtungsweise nicht von
Bedeutung. Sie liefern aber wertvolle Erkenntnisse fiir andere Problemstellungen. Die Ex-
perimente beschréinken sich auf Muskel-Sehnen-Komplexe der unteren und oberen Extre-
mitaten. Diverse Experimente an Unterschenkelmuskeln haben etwa MAGANARIS [32, 33,
34, 135, 36], MAGNUSSON [37], MURAMATSU [38], NARICI [39] und ZUURBIER. [40]
durchgefiihrt.
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Strukturpriifungen mit Bauchwénden méannlicher ausgewachsener Albino-Hasen in vitro
hat NILSSON [41} 42] durchgefiihrt. Dabei fand keine Préparation der einzelnen Gewebe
statt.

Eine Messung von Bruchspannungen und -dehnungen des Rectus mit umschliefenden Apo-
neurosen von Menschen 22 bis 72 Stunden post mortem bei Zug- und Druckbelastung
erfolgte von RATH [43]. Im Vordergrund der Untersuchungen stand dabei, ob die mecha-
nischen Eigenschaften der Struktur von der Position in der Bauchwand abhéngig ist, wobei
keine statistisch signifikanten Unterschiede zwischen Proben von verschiedenen Positionen
der Bauchwand festgestellt werden konnten.

Weiche biologische Gewebe weisen héufig eine oder zwei ausgezeichnete Faserrichtungen
auf. Daher ist deren Materialverhalten anisotrop. Skelettmuskeln und Aponeurosen haben
eine ausgezeichnete Faserrichtung. Die allgemeine Theorie finiter transversaler Isotropie
zur Beschreibung solcher Materialien geht mafigeblich auf SPENCER [44] zuriick und ist
beispielsweise auch bei HOLZAPFEL [45] nachzulesen. Allgemeine konstitutive Gleichun-
gen fiir transversal isotrope Materialien mit Eigenspannungen stellte HOGER [46] auf. Die
allgemeine Theorie finiter Orthotropie fiir Materialien mit zwei ausgezeichneten Faserrich-
tungen, wie der Herzmuskel, ist ausfiihrlich bei LIMBERT [47] dargestellt.

Ein eindimensionales mathematisches Modell zur analytischen Beschreibung der Materi-
aleigenschaften weicher biologischer Gewebe am Beispiel von Bauchfellduplikaturen ent-
wickelte FUNG [48]. Anisotropie l4sst sich in einem eindimensionalen Modell nicht beriick-
sichtigen.

Teilweise werden weiche biologische Gewebe als porése Medien modelliert. So entwickelte
ALMEIDA [49] eine Finite-Elemente-Formulierung fiir transversal isotrope, pordse Medien.
COHEN [50] formulierte ein Modell fiir weiche biologische Gewebe als linear elastisches,
transversal isotropes, portses Medium. GARCIA beschrieb Bénder als linear elastisches
(GARCIA [51]) und hypo-elastisches (GARCIA [52]) transversal isotropes, pordses Medi-
um. Berechnungen des Meniscus erfolgten von SPILKER [53] mit einem linear elastischen,
transversal isotropen Gesetz. DONZELLI [54] fithrte Kontaktberechnungen zwischen Knor-
pel und Knochen durch. Das Knorpelgewebe wurde dabei auch als linear elastisches, trans-
versal isotropes, poroses Medium modelliert. Nichtlinearitéiten erfassen die Modelle nicht.

Aktive Eigenschaften von Skelettmuskeln modellierte etwa OOMENS [55] und fithrte Be-
rechnungen des tibialis anterior mit Hilfe der Finite Elemente-Methode durch. Zweidimen-

sionale Berechnungen vorwiegend aktiver Muskeleigenschaften der Unterschenkelmuskeln
von Ratten erfolgten auch von VAN DER LINDEN [56].

STOICHEIOS [57] fithrte einige Zeit post mortem Versuche an einem Unterschenkelmus-
kel durch und beschrieb die Daten durch ein multilineares Gesetz. Mit Hilfe der Finite-
Elemente-Methode simulierte er einfache Druck- und Zugversuche.

BEST [58] fithrte Experimente an zwei Muskel-Sehnen-Komplexen des Unterschenkels
durch. Da bei doppelt gefiederten Muskeln nur schwer geometrische Groflen angegeben
werden konnen, liegen die Ergebnisse in Form von Kraft-Verschiebungskurven vor. Beide
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gepriiften Unterschenkelmuskeln habe unterschiedliche mechanische Eigenschaften, was mit
den Erkenntnissen aus eigenen Messungen iibereinstimmt. Die Muskeln bilden funktions-
abhéngige Eigenschaften aus. Auch deshalb sind Ergebnisse von Messungen an Muskeln
der Extremitidten quantitativ nicht auf die Muskeln der Bauchwand zu iibertragen. In
der Arbeit werden die mechanischen Eigenschaften der Muskel-Sehnen-Komplexe linear-
viskoelatisch beschrieben. Anisotropie wird nicht beriicksichtigt.

BOSBOOM [59] fithrte Druckversuche am tibiales anterior des Unterschenkels von Ratten
durch und beschrieb die Ergebnisse durch ein inkompressibles viskoelastisches OGDEN-
Modell. Der tibiales anterior ist ein doppelt gefiederter Muskel mit Ansatzsehne.

Anwendungen finiter transversal isotroper Stoffgesetze in Verbindung mit der Finite-Ele-
mente-Methode gibt es bisher nur wenige. WEISS [60), 61] implementierte als Erster ein
finites Stoffgesetz zur Beschreibung inkompressibler, transversal isotroper, weicher biologi-
scher Gewebe in den Finite-Elemente-Code Nike3D, um spéter Problemstellungen der Ge-
lenkmechanik zu analysieren. Schwerpunkt der Arbeit ist die Implementierung des Gesetzes
auf Element-Ebene. Im Vordergrund stand dabei die Vermeidung aus Inkompressibilitét
oder auch schwacher Kompressibilitét resultierender numerischer Probleme. Messungen aus
der Literatur und eigene Messungen deuten darauf hin, dass biologische Gewebe grofiten-
teils zumindest schwach kompressibel sind. So weisen etwa Haut und Knorpelgewebe bei
der im Kérper vorherrschenden Zug- und Druckbelastung Volumené&nderungen bei relativ
kleinen Belastungen auf (SNYDER [62], VERONDA [63] und HARTUNG [64]). WEISS
[65], 66] veroffentlichte weiterhin fiir inkompressible transversal isotrope Materialien eine
Moglichkeit zur Beriicksichtigung von Gewebevordehnungen auf Elemente-Ebene.

Zur Analyse von Stoivorgéngen zwischen Bein und Holzkorper implementierte BONET
[67] ein Gesetz zur Beschreibung kompressibler, transversal isotroper Materialien in einen
expliziten Finite-Elemente-Code. Fin expliziter Finite-Elemente-Code erfordert keine Ma-
terialtangente, dafiir sind die Konvergenzeigenschaften jedoch méfig. Die Verwendung der
5. Invarianten im Stoffgesetz kann ungiinstig fiir Materialstabilitéat sein, da sie im Gegen-
satz zur 4. Invarianten nicht immer konvex ist. Daher wurde die 5. Invariante im Rahmen
dieser Arbeit nicht genutzt.

RUTER [68] implementierte ein Materialgesetz zur Beschreibung schwach kompressibler,
transversal isotroper Materialien in das Finite-Elemente-Programm anofem und analysierte
Strukturen aus faserverstiarkten Gummimaterialien. Die auf fiktiven Materialeigenschaften
basierenden Analysen beschréinken sich auf zweidimensionale Probleme mit ebenem Deh-
nungszustand, was fiir die Losung von Problemstellungen aus dem Faserverbundbereich
haufig ausreicht.

HUMPHREY [69, [70, 71, 72] beschrieb an passiven Herzmuskelgewebe und Brustfell durch-
gefithrte Experimente nichtlinear transversal-isotrop.
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1.3 Zielsetzung und Gliederung der Arbeit

Gegenstand der vorliegenden Arbeit ist die umfassende Charakterisierung und konstitutive
Beschreibung des anisotropen Materialverhaltens weicher biologischer Gewebe am Beispiel
passiver porziner Bauchmuskeln und Aponeurosen sowie die Anwendung der erarbeite-
ten Modelle bei der numerischen Optimierung von Netzimplantaten zur Versorgung von
Hernien der Bauchwand.

Biologische Gewebe weisen aufgrund ihres Aufbaus aus Fasern in Grundsubstanz eine
oder zwei Vorzugsrichtungen auf. Daher ist deren Materialverhalten anisotrop. Des Wei-
teren ist das Materialverhalten hochgradig nichtlinear und die Materialien unterliegen im
Korper groflen Deformationen. Wihrend zur Charakterisierung isotroper Werkstoffe ein
Zugversuch mit Messung der Querdeformationen ausreicht, sind zur vollstéindigen Charak-
terisierung anisotroper Materialien groflere Anstrengungen erforderlich. Im Maschinenbau
werden etwa bei transversal isotropen (hexagonal anisotropen) Materialien mit einer Vor-
zugsrichtung Zugversuche mit Proben verschiedener Faserorientierung und Schubversuche
durchgefiihrt. Dabei lassen sich die matrixdominierten Faserverbundeigenschaften, die bei
solchen Werkstoffe haufig fiir Strukturversagen verantwortlich sind, besonders gut durch
Schubversuche erfassen. Erst Modelle, die auf einer solchen umfassenden Datenbasis beru-
hen, kénnen das Materialverhalten bei beliebiger Belastung realistisch wiedergeben.

Die Entwicklung von Netzen zur Hernienversorgung erfolgt oftmals empirisch. Die Eigen-
schaften der Produkte werden dann in umfangreichen Tierversuchen untersucht. Ergebnisse
solcher Studien sind Aussagen iiber Erfolgsquoten innerhalb eingeschréankter Zeitrdume und
biologische Kenndaten. Mechanische Kenngroflien haben auf die Produktzulassung keinen
Einfluss, obwohl diese neben biologischen Faktoren von entscheidender Bedeutung sind. Die
numerische Simulation von Netzen im Bauchraum ermdoglicht erstmals detaillierte Einblicke
in wichtige mechanische Implantat-Gewebe-Interaktionen. Numerische Simulationen stellen
daher ein leistungsfihiges Mittel zur Optimierung von Netzimplantaten dar. Insbesondere
bieten sie neben einem vertieftem Problemverstindnis auch die Moglichkeit kostspielige,
ethisch bedenkliche Tierversuche zu vermeiden bzw. zu reduzieren. Die Materialeigenschaf-
ten der beteiligten Gewebe miissen lediglich einmalig in vitro bestimmt werden.

Die Kernpunkte der vorliegenden Arbeit bilden:

1. die vollstéindige experimentelle Charakterisierung weicher biologischer Gewebe der
Bauchwand.

2. die Entwicklung von Modellen zur Beschreibung des Materialverhaltens weicher bio-
logischer Gewebe der Bauchwand im Rahmen der von SPENCER [44] entwickelten

allgemeinen Theorie finiter tranversaler Isotropie.

3. die Implementierung der erarbeiteten Modelle in ein Finite-Elemente-Programm.
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4. die Anwendung der erarbeiteten Modelle auf die praxisrelevante Problemstellung der
Optimierung von Netzimplantaten zur Versorgung von Bauchwandhernien mit Hilfe
der Finite-Elemente-Methode.

Zur Behandlung der Problemstellung ist die Arbeit in zwolf Kapitel unterteilt.

e Kapitel 1 fiihrt in die Problemstellung ein und gibt einen Uberblick beziiglich Ar-
beiten anderer Forscher.

e Da im Rahmen dieser Arbeit eine Optimierung von Netzen im Bauchraum erfolgte,
wird der Aufbau der menschlichen Bauchwand in Kapitel 2 skizziert. Des Weiteren
wird ein Vergleich zu porzinen Bauchwénden, an deren Komponenten die Charakte-
risierung relevanter biologischer Gewebe statt fand, hergestellt.

e Die Kldarung der zur numerischen Simulation von Netzen im Bauchraum erforderli-
chen Belastungen der Bauchwand erfolgte im Rahmen einer Literaturrecherche, deren
Ergebnisse in Kapitel 3 dargestellt sind.

e Die experimentell bestimmten mechanischen Eigenschaften heute gebrauchlicher Netz-
materialien und Netzstrukturen zur Hernienreparation werden in den Kapiteln 4
und 5 dargestellt.

o Kapitel 6 zeigt die Ergebnisse der experimentellen Charakterisierung weicher bio-
logischer Gewebe der Bauchwand.

e Kapitel 7 stellt die zum Versténdnis nachfolgender Kapitel notwendigen Grundlagen
der Kontinuumsmechanik und Materialtheorie dar.

e In Kapitel 8 ist die allgemeine Theorie finiter transversaler Isotropie dargestellt.

e In Kapitel 9 werden die zur Finite-Elemente-Implementierung erforderlichen For-
meln in allgemeiner Form bereitgestellt.

e In Kapitel 10 werden die speziellen Forméanderungsenergien der Bauchwandkompo-
nenten ermittelt, deren Parameter identifiziert und die Modelle verifiziert.

o Kapitel 11 stellt die praxisrelevanten Ergebnisse umfangreicher numerischer Simu-
lationen von Netzimplantaten im Bauchraum vor und zeigt Optimierungspotenziale
auf.

e Schlussendlich wird die vorliegende Arbeit in Kapitel 12 zusammengefasst und ein
Ausblick auf mogliche weiterfithrende Forschung gegeben.



10

1. Einleitung




Kapitel 2

Aufbau der Bauchwand

Narbenhernien treten in der Bauchwand auf. Daher wird der Aufbau im folgenden Ab-
schnitt erlautert. Weil die Experimente an porzinen Bauchwénden erfolgten, ist dariiber
hinaus ein Vergleich zwischen humaner und porziner Bauchwand angegeben.

2.1 Aufbau der humanen Bauchwand

Unter der Haut des Bauches ist das unterschiedlich ausgedehnte Fettgewebe und die fascia
abdominis superficiales, die die gesamte vordere Bauchwand bedeckt. Darunter befinden
sich die oberflachlichen Bauchmuskeln der Bauchwand. Sie bestehen aus einer seitlichen
(lateralen) Gruppe, einer mittigen (medialen) Gruppe und den tiefen Bauchmuskeln. Die
laterale Gruppe besteht von auflen nach innen je Seite aus einem musculus obliquus ex-
ternus abdominis (Externus), einem musculus obliquus internus abdominis (Internus) und
einem musculus transversus abdominis (Transversus). Musculus rectus abdominis (Rectus)
und musculus pyramidales (Pyramidales) bilden je Seite die mediale Gruppe. Die tiefen
Bauchmuskeln sind der musculus quadratus lumborum und der musculus psoas major. Sie
sind fiir die vorliegende Arbeit irrelevant. Die seitlichen Bauchmuskeln umbhiillen mit ihren
flachigen Aponeurosen jederseits einen Rectus und bilden die Rectusscheide (Abbildung
2.1). In der linea alba, die sich medial zwischen den beiden Recti befindet, verflechten sich
dann die Aponeurosen der lateralen linken und rechten Bauchmuskulatur (KAHLE [73],
FRICK [74], WALDEMEYER [75], PLATZER [76], ROHEN [77], KLINGE [16]).

Die Aponeurose des Internus spaltet sich oberhalb der linea arcuta in ein vorderes und
ein hinteres Blatt auf. Die Aponeurose des Transversus verstdrkt das hintere Blatt der
Rectusscheide und die Aponeurose des Externus das vordere Blatt. Unter der linea arcuta
verlaufen die Aponeurosen der seitlichen Bauchmuskeln vor den Recti. Die Rectusscheide
reguliert das Zusammenspiel der Bauchmuskeln. Hinter dem Muskel-Aponeurosen-Geriist
gibt es noch eine innere Bauchwandfaszie, die fascia transversalis. Das darunter liegende
Peritoneum trennt schliefSlich die Eingeweide von der Bauchwand ab.
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Internus Rectus Vorderes Blatt der Rectusscheide

W\
Hinteres Blatt Linea alba Perit:)neu\

der Rectusscheide Fascia transversalis

Externus

Transversus

Abbildung 2.1: Querschnitt der menschlichen Bauchwand

Der Externus ist der duflere schrige Bauchmuskel. Er entspringt der 5. bis 7. Rippe und
schliefit sich mit seiner Aponeurose in der linea alba an. Die Fasern verlaufen von der Seite
zur Mitte schridg von oben nach unten. Unter dem Externus schliefit sich der Internus als
zweiter schriager Bauchmuskel an. Er entspringt der linea intermedia der christa ilica, dem
oberen Blatt der fascia lumbodorsalis und dem lateralen Teil des ligamentum inguinale.
Seitlich, am dorsalen Rand des Muskels, verlaufen die Fasern in Léngsrichtung des Korpers,
und zwar von der christa iliaca zur Spitze des 10. bis 12. Rippenknorpels. Anschlieend
verlaufen die Fasern von der Seite zur Mitte schrdg von unten nach oben und im unteren
Bauchbereich dann nahezu in Umfangsrichtung des Koérpers. Der vordere Muskelbereich
schlielt sich mit seiner Aponeurose ebenfalls medial an die linea alba an. Der Transversus
bildet den unteren lateralen Bauchmuskel. Seine Fasern verlaufen in Umfangsrichtung des
Korpers. Er kommt von den 6. unteren Rippen, dem tiefen Blatt der fascia lumbodorsalis,
dem labium internum der christa ilica und endet mit seiner Aponeurose in der linea alba

(Abbildung 2.2).

Der Rectus bildet im Wesentlichen die mediale Gruppe der Bauchmuskeln. Er entspringt
mittig der Vorderflache des 5. - 7. Rippenknorpels, endet an der christa pubica und liegt
in der Rectusscheide. Seine Fasern verlaufen von cranial nach caudal, d. h. vom Steiflende
zum Kopfende, in Léngsrichtung des Rumpfes. Der Aufbau der menschlichen Bauchwand
ist in Abbildung 2.2/ graphisch gezeigt (KAHLE [73], FRICK [74], WALDEMEYER [75],
PLATZER [76], ROHEN [77], KLINGE [16]).

Eine Bestimmung der geometrischen Abmessungen der vorderen Bauchwand erfolgte von
AXER [79, 80]. Abbildung 2.3/ zeigt die im Rahmen der Messungen vorgenommene Eintei-
lung der Bauchwand und die Geometrie der linea alba. Die linea alba verbreitert sich vom
Unterbauch zum Oberbauch. Ihre Dicke nimmt dagegen vom Unterbauch zum Oberbauch
ab. Die Breite der linea alba ist altersabhiangig. Nach RATH [81] ist die linea alba bei
Personen die jiinger als 45 Jahre alt sind iiber dem Bauchnabel durchschnittlich 10 mm, in
Hohe des Bauchnabels 27 mm und unterhalb des Bauchnabels 9 mm breit. Bei Personen
iiber 45 Jahren sind die Werte 15 mm, 27 mm und 14 mm. Es gibt Personen mit einer
krankhaft verbreiterten Liicke zwischen den geraden Bauchmuskeln. Bei diesen Personen
weist die linea alba grofiere Breiten auf.
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Abbildung 2.2: Aufbau der menschlichen Bauchwand: 1 - Externus, 2 - Internus, 3 - Rectus,
4 - Internus, 5 - Hinteres Blatt der Rectusscheide (modifiziert nach PRESCHER |[78])

Abbildung 2.3: Geometrie der linea alba, oben: Breite, unten: Dicke (AXER [79, [80])
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Das vordere (ventrale) Blatt der Rectusscheide besitzt im Korper eine relativ konstante
Dicke. Dagegen nimmt die Dicke des hinteren (dorsalen) Blatts der Rectusscheide vom
Unterbauch zum Oberbauch zu (Abbildung 2.4).

Abbildung 2.4: Dicke der Rectusscheide, oben rechte und unten linke Seite, ventral: vorne, dorsal:
hinten (AXER [79, 80])

Der leicht elliptische Rectus hat eine Dicke von etwa 1 cm und eine Breite von etwa 6 cm.
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2.2 Vergleich zwischen humaner und porziner Bauch-
wand

Da fiir die im Rahmen dieser Arbeit durchgefithrten Experimente aufgrund der Verfiigbar-
keit porzine und nicht humane Bauchwinde benutzt wurden, erfolgt ein Vergleich des
anatomischen Aufbaus.

Die porzine Bauchwand weist einen sehr dhnlichen Aufbau wie die menschliche Bauchwand
auf. Sie besteht ebenfalls im Wesentlichen aus Externus, Internus, Transversus und Rectus
mit zugehorigen Aponeurosen (Abbildung 2.5). Die Muskeln inserieren mit ihren Aponeu-
rosen auch medial in der linea alba NICKEL [82]. Einziger markanter Unterschied zwischen
porziner und humaner Bauchwand ist die Anordnung des Transversus. Wahrend er beim
Menschen eher seitlich vor dem Rectus endet, iiberlappt er den Rectus des Schweins teil-
weise NICKEL [82]. Dabei gibt es von Individuum zu Individuum deutliche Unterschiede.
Bei jungen Tieren stimmen die Proportionen des Kérpers gut mit den menschlichen iibe-
rein. Daher wurden im Rahmen dieser Arbeit ausschlieflich die Gewebe der Bauchwénde
junger Tiere gepriift.

s

Abbildung 2.5: Aufbau der porzinen Bauchwand: 1 - Externus, 2 - Rectus, 3 - Internus (modifi-
ziert nach POPESKO [83])
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Kapitel 3

Belastungen der Bauchwand

Die Bauchwand wird durch das Eigengewicht der Innereien und Fettgewebe und durch
hydrostatischen Druck bei Einschniirung des Bauchraums durch Muskelaktivitit belastet.
Auf die Recti und seine umschlieenden Aponeurosen und Faszien sowie die linea alba kann
dariiber hinaus eine Zugbelastung wirken, die von einem Zusammenziehen der seitlichen
Bauchmuskeln bei Aktivierung herriihrt.

Der Bauchraum kann ndherungsweise als geschlossener Raum angesehen werden. Er ist
iiber dem Schwertfortsatz durch das Zwerchfell begrenzt, was auch allfillige Lasten et-
wa aufgrund des Gewichts der Lunge aufnimmt. Der Bauchinnenraum ist mit Peritoneum
ausgekleidet. Das Peritoneum hat eine glatte Oberfliche an der sich die Innereien frei ver-
schieben konnen. Daher wirkt das Eigengewicht der Innereien im Sitzen und Stehen als
hydrostatischer Druck. Der Druck p nimmt linear nach p = p ¢ x mit der Entfernung vom
Ansatz des Schwertfortsatzes zu. Darin ist p die Dichte der Innereien und g die Erdbeschleu-
nigung. Sie betrigt in Hohe des Meeresspiegels etwa g= 9,81 m/s?. z ist die Entfernung
von der Oberkante des Schwertfortsatzes.

Bei einer durchschnittlichen Korperldange von 176 cm ist die Bauchhohlenhohe nach DELP
[84] 35,6 cm. Da es auch grofiere Menschen gibt, wird hier von einer Hohe der Bauchhohle
von 40 cm ausgegangen. Aufgrund des hohen Wasseranteils des Korpers, wird die Gewe-
bedichte zu p = 1 kg/dm?® angenommen. Dann ist der Druck in der Bauchhohlenmitte

1,96 kPa und unten 3,92 kPa.

Der Druckunterschied zwischen Liegen und Stehen betréigt nach DRYE [85] und MARRAS
[86] in der Bauchmitte etwa 1,2 kPa und der Druck 1,98 kPa. Theoretische und experimen-
tell bestimmte Werte stimmen sehr gut {iberein. Die Druckunterschiede zwischen Sitzen
und Stehen sind gering.

Die intraperitoneal bestimmte Grundlast betréigt etwa nach DRYE [85] p=0,78 kPa und
ist konstant iiber die Rumpfthohe.

Da Frauen durchschnittlich kleiner als Manner sind, ist auch der intraperitoneale Druck bei
Frauen etwas geringer. Die sich aus dem Eigengewicht der Eingeweide qualitativ ergebende
Druckverteilung ist aus Abbildung 3.1 a) ersichtlich.
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Abbildung 3.1: Druckbelastung der Bauchwand, a) durch Eigengewicht der Innereien, b) durch
Kompression der Bauchhohle, ¢) gesamt

Bei diversen Aktivitdten iiberlagern sich hydrostatische konstante Driicke mit der linear
ansteigenden Druckverteilung aus dem Eigengewicht der von der Bauchwand eingeschlos-
senen Eingeweide zur Gesamtdruckbelastung der Bauchwand (Abbildung [3.1). Dabei stellt
die Druckbelastung aufgrund des Eigengewichts der Eingeweide zusammen mit den kon-
stanten Driicken aufgrund der Atmung die héufigste Belastung der Bauchwand im Alltag
dar. Die durch Atmung hervorgerufene Druckerhthung betréigt nach DRYE [85] 0,2 kPa -
0,39 kPa und nach EFFENBERGER [87] 0,33 kPa - 0,47 kPa.

Neben den bereits zitierten Veroffentlichungen liegen diverse weitere Messungen beziiglich
der Druckverhéltnisse im Bauchraum vor, die aus den unterschiedlichsten Griinden erfolg-
ten. Diesen werden die hydrostatischen konstanten Driicke bei verschiedenen Aktivitdten
entnommen. Die Experimente unterscheiden sich im wesentlichen aufgrund der Positionie-
rung der Druckmesssensoren. Es gibt Messungen im Magen, womit der intraabdominale
Druck bestimmt wird. Auch erfolgten Messungen intra peritoneal, was der Bestimmung
des intraperitonealen Drucks dient. Im Darmtrakt sind ebenfalls Messungen durchgefiihrt
worden. Die Ergebnisse unterscheiden sich zwangsldufig. Des Weiteren konnen sich auch
gleichartige Messungen durch die Positionierung der Druckmesssensoren (z.B. Rumpfhéhe)
unterscheiden.

Falsches Heben kann zu Belastungen der Bauchwand fiihren, die eine Hernie hervorru-
fen. Ein solcher Fall ist etwa von CODA [88] dokumentiert. Von HODGES [89] wurde
der entlastende Einfluss des intra abdominalen Druckes auf die Wirbelsdule beim Heben
untersucht. Bei einer um 50° geneigten Haltung steigt dieser um bis zu 2,9 kPa an. Von
HEMBORG [90] fanden ebenfalls intra abdominale Druckmessungen beim Heben statt.
Dabei erfolgte auch eine Untersuchung von Trainingseffekten. Training hat danach keinen
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signifikanten Einfluss auf den intraabdominalen Druck. Der Druck steigt linear mit dem
gehobenen Gewicht an. Die Ergebnisse sind bei den Versuchspersonen sehr unterschiedlich
und variieren beispielsweise beim Riickenheben von 25 kg zwischen 2,8 kPa und 11,1 kPa.
Im Stehen betréagt der Druck bei untrainierten Personen 1,6 kPa - 3,3 kPa und der Mittel-
wert ist 2,2 kPa. Bei trainierten Personen betriagt der Druck 1,3 kPa - 3,3 kPa (Mittelwert
2,6 kPa).

Von CAMPBELL [91] wurde der Druck im Magen beim Atmen zu 0,49 kPa - 1,47 kPa mit
Variationen von 0,29 kPa - 0,49 kPa bestimmt. Dariiber hinaus erfolgte die Messung der
Muskelaktivitit beim Atmen, wobei beim Atmen keine messbare Aktivitit festzustellen
ist.

Der Druck im Magen gibt qualitative Hinweise auf die Belastungen der Bauchwand. Er
stimmt aber quantitativ nicht mit dem intra peritonealen Druck iiberein. Beispielsweise
wird die Belastung der Bauchwand durch das Gewicht der eingeschlossenen Organe nicht
erfasst. Fiir die Belastung der Bauchwand ist der intra peritoneale Druck, also der Druck
im direkten Kontakt zur Bauchwand, aufschlussreicher.

Aus der bereits zitierten Arbeit von DRYE [85] ist zu entnehmen, dass die durchschnitt-
lichen Driicke bei Alltagsaktivitdten, wie Gehen 1,77 kPa, Sitzen 1,66 kPa, Aufstehen
2,84 kPa und Hinlegen 2,54 kPa betragen. Husten fiihrte zu Driicken von 6,08 kPa und Bre-
chen zu 7,85 kPa. Maximal wurden 14,71 kPa beim Brechen gemessen. Die Untersuchungen
von STEFFEN [92], PIZA-KATZER [93] und KIRSCH [94] bestétigen grundsétzlich die
von DRYE erzielten Erkenntnisse. Die Atmung verursacht nur einen geringen Druckanstieg
im Bauch von 0,2 kPa - 0,39 kPa.

Weitere Ergebnisse der intraperitonealen Druckmessungen in Hohe des Bauchnabels von
MARRAS [86] sind, dass der maximale Druck beim Husten im Liegen 10,67 kPa, beim
Husten im Sitzen 17,33 kPa und beim Heben von 23 kg 14,67 kPa betragt. Naturgeméaf
traten bei den Messungen grofie Streuungen auf. Weiterhin ist festgestellt worden, dass der
intraperitoneale Druck linear mit zunehmenden Body-Mass-Index ansteigt.

SCHRAMM [95] brachte Hirndrucksonden direkt zwischen vorderem Blatt der Rectus-
scheide und dem Rectus in der Kérpermitte von Hunden an. Der maximal erfasste Druck-
wert iiberhaupt betrug 23,33 kPa und ist damit etwas hoher als der allgemein akzeptierte
Grenzwert fiir den Menschen von 20 kPa. Die maximalen Driicke sind nach Laparoskopie
(Endoskopie) um 1/3 hoher als nach Laparotomie. Es besteht kein Zusammenhang zwi-
schen Lebensalter und Druck. Die Druckbelastungen von Hunden sind etwas grofler als
beim Menschen.

Umfangreiche Messungen beziiglich der auftretenden Bauchdriicke hat EFFENBERGER
[87] an menschlichen Probanden durchgefiihrt. Insgesamt gab es 12 Messpunkte im Bauch-
raum. Die Driicke wurden einerseits mittig in der linea alba direkt zwischen vorderem
und hinterem Blatt der Rectusscheide gemessen und andererseits wurde an den Seiten des
Rumpfes transmuskuldar gemessen. Die Messungen erfolgten wéhrend der ersten beiden
Tage nach einer Operation. Die Driicke sind mittig im Durchschnitt grofler als seitlich,
was auf die unterschiedliche Position der Druckmesser zuriickzufiihren ist. Zum Steifbein
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hin sind die Druckwerte im Durchschnitt um den Faktor 1,2 gréfler als zum Kopf hin.
Der grofite gemessene Druck betrug 13,87 kPa und wurde beim Husten gemessen. Nach
dem Heilen der Wunde ist nicht ausgeschlossen, dass auch héhere Druckwerte auftreten.
Die tiefe Inspiration stellt keine wesentliche Nahtbelastung dar. In Tabelle 3.1 sind die
durchschnittlichen medialen Druckwerte (p,,) und lateralen Druckwerte (p;) bei verschie-
denen Aktivitdten aufgelistet. Die Unterschiede weisen deutlich auf den starken Einfluss
der Messinstrumentposition auf die Ergebnisse hin. In der Arbeit von EFFENBERGER
sind auch Haufigkeitsverteilungen der Driicke angegeben. Insgesamt liegen 95% der Werte
zwischen 0,87 kPa und 2,20 kPa. Bei Inspiration liegen 95% der Werte zwischen 1,20 kPa
und 2,67 kPa.

Tabelle 3.1: Durchschnittliche Driicke wiahrend zwei Tagen post operativ bei verschiedenen
Aktivitdten in kPa nach EFFENBERGER [87]

Pm P P/ D1
Gesamt 1,884+0,09 | 0,93 +0,15 | 2,02
Inspiration | 2,12 40,15 | 1,44+ 0,11 | 1,47
Schmerzen | 3,68 £0,27 | 2,81 +£0,25 | 1,31
Husten 7,57+£0,49 | 3,85+ 0,67 | 1,97

Den Veroffentlichungen nach sind die Druckerhéhungen bei Alltagsbelastungen wie Aufste-
hen maximal 2,06 kPa. In diesem Bereich liegen auch 95% aller Druckwerte nach den von
EFFENBERGER [87] gemessenen Héaufigkeitsverteilungen. Dariiber hinaus werden auch
weitaus hohere Druckwerte registriert. Dabei wird allgemein von maximalen Druckbela-
stungen von 20 kPa ausgegangen, was der Messung von Spitzenwerten bei Einzelpersonen
entspricht. Die Spitzendriicke kénnen nur bei vollstandiger Aktivierung aller Bauchmus-
keln generiert werden. Es ist nicht klar in wie weit diese Driicke kritisch fiir das Auftreten
von Hernien sind, da ihre Wirkzeiten sehr klein sind und die aktive Muskulatur mafigeb-
lich die Last {ibernimmt. In der vorliegenden Arbeit wird mit einem Druck von 6 kPa
gerechnet, was nach DRYE dem Druck beim Husten entspricht. Bei passiver Muskulatur
ist eine Simulation mit groBeren Driicken nicht sinnvoll, weil diese erst durch Aktivierung
und Kontraktion der Muskulatur entstehen.

Ein weiterer Lastfall ist Zugbelastung bei Aktivierung der seitlichen Bauchmuskeln. Mus-
keln erzeugen im physiologischen Bereich eine Spannung von 3 - 6 N/cm?. Die Maximal-
kraft der Muskeln ist grofler. Die Muskelkraft wird iiber die Aponeurosen der seitlichen
Bauchmuskeln zur linea alba iibertragen.

Neben den Belastungen der Bauchwand sind auch die Belastungsgeschwindigkeiten ¢ = %
etwa zur Festlegung von Priifgeschwindigkeiten fiir Experimente von Interesse. Mittels 3D-
Photogrammetrie erfasste KLINGE [96, [17] die Verformungen der Bauchwandoberfléiche
auf der Haut. Der maximale Hohenunterschied der Bauchwand zwischen tiefem Einziehen
und maximalem Herausdriicken des Bauches betrégt danach bei gesunden Menschen 4,27+
2,03 cm. Von SCHUMPELICK [10] und WELTY [97] ist der Hohenunterschied von der

selben Forschergruppe mit 5,5+£1,9 cm angegeben. Die Verédnderung der Beweglichkeit von
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Bauchwénden nach Implantation von chirurgischen Netzen zur Hernienversorgung wurde
ebenfalls untersucht. Nach Implantation von Atrium-Netzen betrédgt die Hohendifferenz
3,7t1,6 cm, von Vypro-Netzen 3,44+2,0 cm und von Marlex-Netzen 3,4+1,7 cm. Netzim-
plantate fithren also zu einer Einschrankung der Bauchwandbeweglichkeit.

Im Liegen ist der vordere Teil der Bauchwand, in dem chirurgische Netze eingebaut werden,
nur schwach gekriimmt. In der nachfolgenden Abschéitzung wird von einer Ebene ausgegan-
gen. Die Breite betriagt etwa s= 30 cm. Bei Extrusion wolbt sich die vordere Bauchwand
nach auflen. Wird von einem Kreisabschnitt (Abbildung 3.2) ausgegangen, ergibt sich dabei
die neue Lange der Bauchwand als resultierende Bogenlédnge b.

S
< >

Abbildung 3.2: Bauchwandverformung

Die Bogenlénge berechnet sich nach

2 2s
_ 22
b=s+h <s+3(4h2+32)> (3.1)

und die Ingenieur-Dehnung der Bauchwand aus

b _
- *100%. (3.2)

E =
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Die Dehnung der Bauchwand ist bei einem Hohenunterschied von 5,5 cm ¢ = 8, 7%. Wird
vorausgesetzt, dass die Ruhelage zwischen tiefem Einziehen und maximaler Extrusion der
Bauchwand in der Mitte ist, resultieren Dehnungen von ¢ = 2,2%. Eine Dehnung von
e = 0,6% ergibt sich fiir h/4, was hochgeschiitzt etwa der Dehnung beim Atmen entspricht.
Menschen atmen 12 bis 18 mal in der Minute. Nach jedem Atemzyklus wird eine kurze
Pause gemacht. Den resultierenden Dehnungs-Zeit-Verlauf iiber die Zeit ¢ zeigt Abbildung
3.3

e
A

> {

Abbildung 3.3: Dehnung-Zeit-Verlauf der Bauchwand beim Atmen

Unter Vernachlédssigung der von Mensch zu Mensch unterschiedlich langen Atempausen,
ergeben sich Dehngeschwindigkeiten von é= 14,4%/min - 21,6%/min. Die realen Dehn-
geschwindigkeiten sind etwas grofier, weil das Zeitintervall At bei Beriicksichtigung der
Atempausen kleiner ist. In der vorliegenden Arbeit wird von Dehngeschwindigkeiten von
¢ = 25%/min ausgegangen. Es sei erwihnt, dass die wesentliche Aufgabe der Bauchwand
eine statische Haltefunktion ist. Dazu kommen geringe Verformungen aufgrund von Son-
derlasten.



Kapitel 4

Materialeigenschaften von
Implantatfaden

Es erfolgte exemplarisch eine Untersuchung der Materialeigenschaften von Féden, den
Grundbausteinen von Netzimplantaten zur Versorgung von Hernien, der Firma Ethicon
GmbH. Weil Prolene, ein syndiotaktisches Polypropylen, auch als Nahtmaterial weit ver-
breitet ist, bieten sich insbesondere Prolenefiden fiir eine exemplarische Analyse an. Auf-
grund der Verbreitung sind seine Eigenschaften von besonderem Interesse. Daneben erfolgte
hier die Untersuchung des neu entwickelten Fadenmaterials Pronova aus Polyethylen.

Im Rahmen dieser Arbeit wurden erstmals Kennwertfunktionen bei verschiedenen Bela-
stungsgeschwindigkeiten ermittelt. Neu ist auch die Untersuchung von Fertigungseinfliissen
auf die Materialeigenschaften von Prolene.

4.1 Quasistatische und ziigige Versuche

4.1.1 Versuchsdurchfiihrung und -aufbau

Die Versuche erfolgten dehnungsgesteuert mit einer Zwick Z2.5/TN1S Materialpriifma-
schine. Gepriift wurden Prolene und Pronova bei Raumtemperatur und mit verschiedenen
Belastungsgeschwindigkeiten. Von Prolene standen Faden mit Durchmessern von 3,5 mils
(0,0889 mm), 5 mils (0,127 mm) und 6 mils (0,1524 mm) zur Verfiigung. Der Fadendurch-
messer von Pronova betrug 5 mils. Die Proben waren 10 cm lang. Die Einspannung erfolgte
mit einer 50N-Fadenklemme der Firma Zwick.

4.1.2 Versuchsergebnisse

Aufgrund der geringen Streuungen der Messergebnisse (Abbildung 4.1) wird auf eine de-
taillierte Darstellung von Einzelversuchen verzichtet.
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Abbildung 4.1: Prolene, Zugversuch, ¢ = 25%/min, T = 20°C

Die Eigenschaften von Prolene sind bereits bei moderaten Deformationen relativ stark von
Fertigungseinfliissen geprégt, was fiir gingige Materialien Standard ist (Abbildung 4.2).
So nimmt die Steifigkeit des Materials mit abnehmenden Durchmesser zu, was auf eine
stiarkere Orientierung des Materials wiahrend der Fertigung zuriickzufiihren ist. Des Weite-
ren ist das Spannungs-Dehnungs-Verhalten von der Belastungsgeschwindigkeit abhéngig.
Die Materialsteifigkeit nimmt mit zunehmender Belastungsgeschwindigkeit zu. Auch diese
Materialeigenschaft ist besonders fiir Kunststoffe typisch. Im physiologisch relevanten Be-
lastungsbereich werden die Féaden nur sehr wenig verformt. Die Dehnung liegt im Bereich
weniger Prozent, so dass die angesprochenen Charakteristika des Materials hier nicht von
grofler Bedeutung sind. Die groflere Steifigkeit von Faden kleineren Durchmessers kann
teilweise die relativ geringen Unterschiede zwischen den Netzsteifigkeiten von kleinporigen
Netzen mit dicken Faden und Netzen mit gréfleren Maschenweiten und diinneren Faden
erkléren.

Die Materialeigenschaften von Pronova entsprechen qualitativ den Eigenschaften von Pro-
lene. Quantitativ weist Pronova jedoch eine geringere Steifigkeit als Prolene auf, was es,
aufgrund der geringen Steifigkeit biologischer Gewebe, als vielversprechendes neues Mate-
rial erscheinen lasst (Abbildung 4.3)).
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— Dehngeschwindigkeit 25%/min Durchmesser 3,5mils
Dehngeschwindigkeit 100%/min Durchmesser 3,5mils

=B Dehngeschwindigkeit 25%/min Durchmesser Smils
Dehngeschwindigkeit 100%/min Durchmesser 5Smils

=& Dehngeschwindigkeit 25%/min Durchmesser 6mils
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Abbildung 4.2: Eigenschaften von Prolenefiden abhingig von Belastungsgeschwindigkeit und
Fadendurchmesser, T = 20°C

— Prolene Dehngeschwindigkeit 25%/min
Pronova Dehngeschwindigkeit 25%/min
=+ Prolene Dehngeschwindigkeit 100%/min

Pronova Dehngeschwindigkeit 100%/min

1,15 12 1,25 1,3
Streckung |[-]

Abbildung 4.3: Eigenschaften von Prolene und Pronova, T = 20°C
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4.2 Betriebsfestigkeitsuntersuchungen

4.2.1 Versuchsdurchfiihrung, -aufbau und -auswertung

Neben den quasistatischen und ziigigen Versuchen fanden im Rahmen dieser Arbeit auch
erstmals Betriebsfestigkeitsuntersuchungen statt. Dazu stand eine Schenck Hydropuls PSA
40 zur Verfiigung. Aufgrund der sehr kleinen Fadenkréfte sind diese mit der 40 kN-Maschine
nicht zu erfassen. Es werden vorwiegend die Massentréigheitskrifte der Priifanordnung
gemessen. Daher erfolgte vor den Versuchen und im Anschluss eine optische Untersuchung
der Faden mit Hilfe eines Stereomikroskopes. Die Fiaden waren 10 cm lang. Die Belastung
erfolgte dehnungsgesteuert. Gepriift wurden jeweils 5 Faden (Prolene und Pronova) bei 1%
und 2% Zugschwellbelastung mit 55 Hz und 100.000.000 Zyklen. Dieser Lasthorizont deckt
die im Korper zu erwartenden Belastungen der Féaden ab.

4.2.2 Versuchsergebnisse

Wiéhrend der Priifungen ist kein Faden gerissen. Die Faden weisen nach der Fertigung
Fehlstellen in Form von Lufteinschliissen auf. Eine optische Untersuchung der Féiden nach
zyklischer Belastung hat gezeigt, dass es selbst an diesen Stellen maximaler Spannungs-
konzentration zu keinen Anrissen gekommen ist, was nachweist, dass beide Materialien als
Grundfaden fiir Netze zur Hernienreparation geeignet sind.
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Struktureigenschaften gebriuchlicher
Netzimplantate

Um den Stand der Technik beziiglich der mechanischen Eigenschaften gebrauchlicher Netz-
implantate zu kléaren, erfolgten umfangreiche Messungen mit Netzimplantaten diverser Her-
steller. Im Rahmen dieser Arbeit wurden dabei erstmals die kompletten Kennwertfunktio-
nen in Kett- und Schufirichtung ermittelt. Erst die Kenntnis der kompletten Kennwert-
funktionen ermoglicht eine detaillierte Einschitzung der Elastizitédten von Netzimplanta-
ten. Neu ist auch die Beriicksichtigung anderer Netzorientierungen, die teilweise wesentlich
steifer sind als die Herstellungsrichtungen. Eine Vernachlédssigung dieser Orientierungen
fithrt zu einer falschen Einschétzung der Nachgiebigkeiten von Netzimplantaten. Dariiber
hinaus erfolgte im Rahmen dieser Arbeit auch erstmals die Untersuchung der Einfliisse von
Belastungsgeschwindigkeit und Temperatur auf die Struktureigenschaften diverser Netzim-
plantate.

5.1 Aufbau, Zusammensetzung und Marktiibersicht

Netzimplantate lassen sich nach Material, Maschengrofie und Bindungsart unterscheiden.

Die gebréduchlichsten Netze sind aus Polypropylen, Polyester und expandiertem Polyte-
trafluorethylen. Alle Materialien haben FEigenschaften, etwa Bioinertheit, die den Einsatz
als Netzimplantat rechtfertigen, aber kein Material besitzt ideale Eigenschaften (BREN-
NER [98], MORRIS-STIFF [4], SCHUMPELICK [12]). Aus mechanischer Sicht sind ins-
besondere die enormen Steifigkeitsunterschiede der Netzmaterialien und der umgebenden
Gewebe problematisch.

Eine Ubersicht gebriuchlicher Implantate geordnet nach Fadenmaterial gibt Tabelle 5.1.

Die meisten Implantate zur Hernienversorgung sind Gewirke, die den Vorteil grofler Rand-
stabilitit aufweisen. Dagegen wiirden z. B. Gewebe oder gar Gelege am Rand leicht aus-
fransen. Abhéngig von der Art des Gewirkes und dem verwendeten Grundfaden haben die
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Tabelle 5.1: Kunststoffnetze im medizinischen Gebrauch

Material

Handelsname

Polypropylen

Atrium ® (Monofilament)
Marlex ® (Monofilament)
Optilene ® (Monofilament)
Parietene PP ® (Monofilament)
Parietene PPL ® (Monofilament)
Premilene ® (Monofilament)
Premilene LP ® (Monofilament)
Prolene ® (Doppelfilament)
Surgipro ® (Multifilament)

Polytetrafluorethylen
(PTFE)

Dual Mesh ® (30-60um Perforation einseitig)
Gore-Tex ® (Soft Tissue Patch)

Mycro-Mesh ® (2mm Perforationen)

Teflon ® (Multifilament)

Polyvinyl

Ivalon Sponge ®

Polyamid

Nylon ®

Polyester
(Polyethylenterephtalat)

Mersilene ® (Multifilament)
Dacron ®

Parietex TEC ® (Multifilament)
Parietex TET ® (Multifilament)

Polyglactin 910

Vieryl ® (resorbierbar)

Polyglykolsaure

Dexon ® (resorbierbar)

Polypropylen,
Polyglacin 910

Vypro ® (Multifilament, teilresorbierbar)
Vypro 11 ® (Multifilament, teilresorbierbar)

Polypropylen

Poliglecapron

Ultrapro ®(Monoﬁlament, teilresorbierbar)
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Netzimplantate grofle Poren, kleine Poren oder Kombinationen aus groflen und kleinen
Poren, die bei geniigender Grofle ein Einwachsen von Gewebe ermoglichen. Unter Poren
werden dabei die Offnungen zwischen den Fiden der textilen Flichengebilde und nicht
allfdllige Liicken in den Féaden der Implantate verstanden.

Die Wirkfdden sind monofil oder multifil sowie resorbierbar, teilresorbierbar oder nicht
resorbierbar. Multifile textiltechnisch verarbeitete Faden weisen neben den Poren aufgrund
der Makrostruktur des Gewirkes weitere Liicken im Faden selbst auf. Eine Ausnahme
bildet das Prolene-Netz, bei dem zwei Einzelfdden zusammen gewirkt werden, die nicht
textiltechnisch verbunden sind. Bei Gewirken aus multifilen Fédden kann bei gentigender
Grofle auch Gewebe in die Liicken des Wirkfadens wachsen. Monofilamente und die zwei
nicht textiltechnisch verbundenen Einzelfilamente des Prolene-Netzes haben keine oder zu
kleine Liicken im Wirkfaden, so dass dort ein Einwachsen in den Faden nicht méglich ist,
wohl aber in die Netzporen.

Ein Einwachsen von Narbengewebe in die textilen Fldchengebilde ist ausdriicklich erwiinscht,
da erst so eine feste Verbindung zwischen Implantat und Gewebe entsteht. Diese Veranke-
rung wird auch Implantatlager genannt.

Im Rahmen dieser Arbeit wurden als repriasentativer Querschnitt das Prolene-, Vypro-
und Vypro II-Netz der Firma Ethicon GmbH, das Optilene-, Premilene-, und Premilene
LP-Netz der Firma BBD-Aesculap und das Parietene PP-, Parietene PPL-, Parietex TEC
und Parietex TET-Netz der Firma Sofradim untersucht.

Das Prolene-Netz ist ein Gewirke aus zwei zusammen gewirkten Monofilamenten und be-
sitzt keine resorbierbaren Anteile. Die Féaden sind aus einem Prolene genannten Poly-
propylen, was urspriinglich als Nahtmaterial verwendet wurde und bis heute wird. Das
Vypro-Netz und die Weiterentwicklung Vypro II sind ebenfalls Gewirke. Sie bestehen aus
teilresorbierbaren Multifilamenten, wobei die nicht resorbierbaren Anteile aus Prolene und
die resorbierbaren Anteile aus Polyglactin bestehen. Das Polyglactin vereinfacht, aufgrund
der initial hoheren Steifigkeit, die intra operative Handhabbarkeit der Netze. Nach et-
wa zwei Wochen besitzt das Polyglactin keine Steifigkeit mehr und ist nach sechs Mona-
ten vollsténdig vom Korper abgebaut. Unterschied zwischen Vypro und Vypro II ist ein
zusétzlicher Prolene-Faden im Vypro II gegeniiber dem Vypro. Wesentlicher Unterschied
von Vypro und Vypro II gegeniiber dem Prolene-Netz ist die grofiere Maschenweite der
Netze und der multifile Grundfaden. Vypro und Vypro II sind aufgrund der Annahme einer
Uberdimensionierung élterer Netze wie dem Prolene-Netz entwickelt worden.

Die kompletten Netze von Vypro und Vypro II werden im Rahmen dieser Arbeit als Netze
und die Netze ohne resorbierbaren Anteil als Nackt-Netze bezeichnet. Die Detailstruktur
der untersuchten Netzimplantate der Firma Ethicon GmbH zeigt Abbildung 5.1.

Optilene, Premilene und Premilene LP von BBD-Aesculap sind monofile Polypropylenge-
wirke ohne resorbierbare Anteile. Optilene ist ein grofiporiges Netz mit Porengroflien, die
dem des Vypro und Vypro II entsprechen. Premilene und Premilene LP besitzen dagegen
besonders kleine Poren. Sie sind vorwiegend fiir die Leistenhernienreparation entwickelt
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Abbildung 5.1: Struktur untersuchter Netze der Ethicon GmbH, von oben: Prolene-Netz, Vypro-
Netz, Vypro-Nacktnetz, Vypro II-Netz, Vypro II-Nacktnetz
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worden. Premilene LP hat diinnere Wirkfaden als Premilene. Ansonsten sind die Struktu-
ren identisch (Abbildung 5.2).

Abbildung 5.2: Struktur untersuchter Netze von BBD-Aesculap und Sofradim, links oben:
Optilene-Netz, oben rechts: Premilene-Netz, unten links: Parietex TEC-Netz, unten Mitte: Pa-
rietex TET-Netz, unten rechts: Parietene-Netz

Parietene PP und Parietene PPL von Sofradim sind wiederum monofile Polypropylenge-
wirke ohne resorbierbare Anteile. Sie besitzen eine mittlere Porengrofie, und Parietene PPL
unterscheidet sich von Parietene PP ausschliefilich durch diinnere Wirkfaden (Abbildung
5.2). Parietex TEC und Parietex TET bestehen aus multifilen Polyesterfaden. Parietex
TEC ist wie die vorher beschriebenen textilen Flachengebilde eine ebene Struktur und be-
sitzt mittelgroBle Poren. Parietex TET ist dagegen eine rdumliche Struktur mit mittleren
PorengroBen (Abbildung 5.2)).

Der Durchmesser der Fiaden des Prolene-Netzes der Ethicon GmbH ist bereits frither von
6 mils auf 5 mils reduziert worden. Sowohl BBD-Aesculap als auch Sofradim bieten heute
modifizierte Netzvarianten mit Wirkfdaden kleineren Durchmessers an. Die Erkenntnis, dass
— zumindest — Netze fritherer Generation iiberdimensioniert waren, ist in der Fachwelt
demnach akzeptiert.

5.2 Versuchsdurchfiihrung und -aufbau

Zur Bestimmung der anisotropen Eigenschaftscharakteristik der Netzimplantate zur Ver-
sorgung von Hernien fanden Streifenzugversuche mit Proben verschiedener Orientierung
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statt. Die im Einzelnen bei den Netzen gepriiften Richtungen sind Abbildung 5.3/ zu ent-
nehmen. Alle Proben waren 10 cm lang und 5 cm breit. Vor der Priifung erfolgte eine
zweifache Faltung der Proben. Dabei ist jeweils 1/3 der Netzbreite gefaltet worden, so dass
eine Probe mit dreifacher Netzdicke und 1/3 der urspriinglichen Netzbreite entsteht.

400 OO OO

45° 0° A A A

90° < I\ 90° ? 90°
45°  0° 45° 0°
)° % 90° %
0° 45° 0° 45° 0°
% 90° 4% 90°

Abbildung 5.3: Orientierungen bei Zugpriifungen verschiedener Netzimplantate, links oben:
Prolene-Netz, Mitte oben: Vypro-Netz, rechts oben: Vypro II-Netz, Mitte links: Optilene, Mitte
rechts: Premilene-Netz, unten links: Parietex-TEC-Netz, unten Mitte: Parietex-TET-Netz, unten
rechts: Parietene-Netz

Die Versuche wurden mit einer Tira Test 2410 dehnungsgesteuert durchgefiihrt. Dabei
erfolgten mit den Netzen der Ethicon GmbH Experimente bei Raum- und Koérpertempe-
ratur und Experimente mit Dehngeschwindigkeiten von é= 25, 125 und 250%/min. Bei
den Experimenten mit Korpertemperatur erfolgte die Probenerwidrmung in einer Tempe-
rierkammer der Firma Noske-Kaeser (Noske-Kaeser Temperierkammer Typ TEE 52/40X).
Die Kammer ist eine Stunde vor Beginn der Versuche mit einer Temperatur von 55°C
in Betrieb genommen worden. Die Messung der Probentemperatur erfolgte auf der Pro-
benoberfliche. Das Polyglactin von Vypro und Vypro II 16st sich unter Temperatur- und
Feuchtigkeitseinfluss auf. Daher konnten die Nackt-Netze durch zweistiindiges Kochen der
Netze in Wasser gewonnen werden.

Aufgrund der Verfiigbarkeit erfolgten mit Netzen der Firmen BBD-Aesculap und Sofradim
lediglich Versuche bei Raumtemperatur mit einer Dehngeschwindigkeit von é= 25% /min.
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5.3 Versuchsergebnisse

Aufgrund des Umfangs der Untersuchungen werden hier im Hauptteil nur exemplarisch die
wesentlichen Eigenschaften der Netze gezeigt und Unterschiede zwischen den Netzen ver-
deutlicht. In Anhang A sind die Ergebnisse der Netzuntersuchungen detailliert dargestellt.
Die Darstellung im Diagramm erfolgt stets bis zur maximalen Zugkraft. Aus den Abbil-
dungen 5.4 bis 5.6/ ist die Abhéngigkeit der Netzeigenschaften des Prolene-Netzes von der
Belastungsgeschwindigkeit bei verschiedenen Orientierungen und bei Raumtemperatur zu
erkennen. Die entsprechenden Vergleiche bei Korpertemperatur befinden sich in Anhang

A.
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T — &=25%/min
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0 +—= /= : : : : :
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T=20°C

Kraft/Breite [N/mm]

Abbildung 5.4: Dehngeschwindigkeitsabhéngigkeit der Eigenschaften des Prolene-Netzes, Zug-
versuch in 0°-Orientierung, T= 20°C

Die Eigenschaften des Prolene-Netzes sind nur schwach dehngeschwindigkeitsabhéingig. Das
gilt insbesondere im Anfangsbereich kleiner Verformung, wo die Struktureigenschaften und
nicht die Materialeigenschaften dominant sind, fiir alle Netzimplantate. Bei geringen Bela-
stungen beruhen die dazugehorigen Verformungen auf Maschenverformungen. Bei grofieren
Deformationen iibernehmen die Fiden nennenswerte Last und die Materialeigenschaften
der Faden werden dann fiir das Netzverhalten mafigeblich.

Die Netze weisen eine Temperaturabhéngigkeit der mechanischen Eigenschaften auf. Auch
der Temperatureinfluss macht sich dabei erst bei groen Deformationen signifikant bemerk-
bar. Ursache ist wiederum die Strukturverformung im Anfangsbereich, die weitestgehend
unabhéngig von der Temperatur ist, und die nachfolgende Lastiibernahme der Faden nach
Maschenverformung. Dann sind wiederum die Materialeigenschaften der Féden fiir das
mechanische Verhalten der Netze mafligeblich und der Temperatureinfluss auf diese Eigen-
schaften macht sich bemerkbar. Exemplarisch ist dieser Einfluss in Abbildung 5.7 fiir das
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Abbildung 5.5: Dehngeschwindigkeitsabhéingigkeit der Eigenschaften des Prolene-Netzes, Zug-
versuch in 45°-Orientierung, T= 20°C
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Abbildung 5.6: Dehngeschwindigkeitsabhéngigkeit der Eigenschaften des Prolene-Netzes, Zug-
versuch in 90°-Orientierung, T= 20°C
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Prolene-Netz dargestellt. Aufgrund des schlechten Warmeiibergangs zwischen Luft und
Kunststoff, ist es sehr schwierig eine exakte Temperatur in der Probe einzustellen. Bei den
Versuchen mit 37°C kann die tatséichliche Temperatur der Probe daher etwa 3°C abwei-
chen. Da sich der Temperatureinfluss erst bei Verformungen auflerhalb des physiologisch
relevanten Bereichs merklich auswirkt, ist dieser Fehler von untergeordneter Bedeutung.
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Abbildung 5.7: Temperatur- und Dehngeschwindigkeitsabhéingigkeit der Eigenschaften des
Prolene-Netzes im Zugversuch, 0°-Orientierung

Neben einer Dehngeschwindigkeits- und Temperaturabhéngigkeit der mechanischen Eigen-
schaften besitzen die Implantate eine weitaus stérker ausgepriagte Richtungsabhéngigkeit
ihrer Figenschaften. Das Prolene-Netz weist in 0°-Orientierung die grofite Steifigkeit auf,
gefolgt von der 45°- und 90°-Orientierung. Dagegen ist die Steifigkeit von Vypro und Vy-
pro II in 40°-Orientierung am grofiten, wobei sich im Kraft/Breite-Streckung-Diagramm
ein nahezu linearer Verlauf ergibt. Die Steifigkeit ist demnach fast konstant. Bei kleine-
ren Streckungen hat die 0°-Richtung die zweitgrofite Steifigkeit und die 90°-Orientierung
ist am nachgiebigsten. Beide Kurven sind stark nichtlinear und die Steifigkeit nimmt mit
ansteigenden Streckungen erheblich zu, wobei die Steifigkeit in 0°-Orientierung die in 40°-
Orientierung bei zunehmender Verformung iibersteigt (Abbildung 5.8).

Bei den Zugproben von Vypro- und Vypro II-Netz in 0°- und 90°-Orientierung sind an-
fangs Strukturverformungen fiir das mechanische Verhalten mafigeblich, was zu geringer
Steifigkeit im Anfangsbereich fithrt. Sind die Maschen des Netzes zugezogen, wird das
Materialverhalten des Wirkfadens dominant und die Steifigkeit der Netze nimmt deutlich
zu. Dabei ist der Weg zum Zuziehen der Maschen in 90°-Orientierung ldanger als in 0°-
Orientierung, wodurch die Nachgiebigkeit des Netzes in 90°-Richtung am grofiten ist. In
40°-Orientierung muss der Faden sofort Last tragen, so dass diese Richtung die grofite
Steifigkeit aufweist. Beim Prolene-Netz existiert keine Richtung, die in etwa einen geraden
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Abbildung 5.8: Zugeigenschaften verschiedener Netzimplantate der Ethicon GmbH in Abhéingig-
keit von der Struktur-Orientierung, ¢ = 25%/min, T= 20°C

Fadenverlauf zeigt. Hier sind stets Kombinationen aus Strukturverhalten des Netzes und
Materialeigenschaften des Wirkfadens fiir die Netzeigenschaften verantwortlich.

Das Optilene-Netz weist in 0°-Richtung die grofite Steifigkeit auf. In 45°-Richtung ist es et-
was nachgiebiger und in 90°-Richtung am nachgiebigsten. Beim Premilene- und Premilene-
LP-Netz nimmt die Steifigkeit von der 0°-Richtung iiber die 45°-Richtung zur 90°-Richtung
hin ab. Da das Premilene LP-Netz eine modifizierte Variante des Premilene-Netzes mit
geringerem Fadenquerschnitt ist, ist die Steifigkeit des Premilene LP-Netzes in allen Rich-
tungen kleiner als die des Premilene-Netzes (Abbildung 5.9).

Das Parietex TEC-Netz weist in 0°- und 45°-Richtung eine besonders hohe Steifigkeit auf.
Die Steifigkeit in 45°-Richtung ist etwas geringer. Das Parietex TET-Netz ist nachgiebiger
als das Parietex TEC-Netz. Die Steifigkeit in 0°-Richtung ist ebenfalls am gréfiten. Die an-
deren Richtungen sind etwas nachgiebiger. Bei dem Parietene PP-Netz und dem Parietene
PPL-Netz sinkt die Steifigkeit von der 45°-Richtung iiber die 0°-Richtung zur 90°-Richtung
ab (Abbildung 5.10).
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Abbildung 5.9: Zugeigenschaften verschiedener Netzimplantate von BBD-Aesculap in Abhéingig-
keit von der Struktur-Orientierung, ¢ = 25%/min, T= 20°C
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Abbildung 5.10: Zugeigenschaften verschiedener Netzimplantate von Sofradim in Abhéngigkeit
von der Struktur-Orientierung, ¢ = 25%/min, T= 20°C
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Die Reififestigkiet der Implantate ist von untergeordneter Bedeutung. Aus dem klinischen
Alltag ist ein Implantatversagen nicht bekannt, was darauf hinweist, dass Implantate heuti-
ger Generation iiberdimensioniert sein konnten. Mechanische Inkompatibilitdten zwischen
Implantat und biologischem Gewebe koénnen zur Schiadigung von Korpergewebe fithren.
Daher sind die Netzsteifigkeiten von besonderem Interesse.

Bei der Analyse der anisotropen Eigenschaftscharakteristik von Netzimplantaten zur Beur-
teilung derer Struktursteifigkeiten ist es — wie gezeigt — nicht ausreichend die Herstellungs-
richtungen, Kett- und Schussrichtung, zu betrachten. Die Richtung der grofiten Steifigkeit
kann, wie etwa bei Vypro und Vypro II, auch eine andere sein. Eine Nichtbeachtung dieser
Richtung fithrt zu einer Uberschitzung der Nachgiebigkeit von Netzen.

In Abbildung 5.11 sind im Kraft/Breite-Streckung-Diagramm die Steifigkeitsspektren von
Netzen unterschiedlicher Hersteller dargestellt. Die Begrenzungen sind jeweils die steifsten
Richtungen des steifsten und des nachgiebigsten Netzes. Sofradim stellt die steifsten und
die nachgiebigsten Netze bereit. Es gibt dhnlich nachgiebige Netze von BBD-Aesculap und
die Netze der Firma Ethicon GmbH sind etwas steifer als die nachgiebigsten der anderen
Hersteller.
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Abbildung 5.11: Herstellervergleich unterschiedlicher Steifigkeitsbereiche von Netzimplantaten,
¢ = 25%/min, T= 20°C

Wird die mit einer Schieblehre bestimmte Netzdicke mit in die Betrachtung einbezogen,
zeichnet sich ein anderes Bild. Aus Abbildung 5.12/ist ersichtlich, dass in dieser Darstellung
die nachgiebigsten Netze aller Hersteller vergleichbar sind.
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Abbildung 5.12: Herstellervergleich unterschiedlicher Steifigkeitsbereiche von Netzimplantaten
unter Beriicksichtigung der Netzdicke, ¢ = 25%/min, T= 20°C
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Kapitel 6

Experimentelle Charakterisierung
weicher biologischer Gewebe

Es gibt diverse Untersuchungen von Skelettmuskeln und wenige von Faszien und Apo-
neurosen. Die meisten Untersuchungen beschéftigen sich mit aktiven Muskeleigenschaften,
die im Rahmen dieser Arbeit nicht relevant sind. In der Literatur existieren auch Daten
passiver Muskeleigenschaften etwa in Form von Kraft-Verschiebungs-Kurven. Diese Daten
sind in der Kontinuumsmechanik nicht nutzbar. Des Weiteren gibt es vereinzelt Spannungs-
Streckungs-Kurven. Nahezu ausnahmslos erfolgten die Messungen einige Zeit post mortem.
Die mechanischen Gewebeeigenschaften d&ndern sich post mortem deutlich.

Ein kompletter, direkt post mortem gemessener Datensatz zur Charakterisierung transver-
sal isotroper, weicher biologischer Gewebe existierte soweit bekannt fiir Muskeln und Apo-
neurosen der Bauchwand nicht. Daher wurden solche Datensétze fiir die relevanten Gewebe
Rectus, Transversus, Externus, Internus und Rectusscheide im Rahmen dieser Arbeit erst-
mals bestimmt. Die Untersuchungen umfassen Zugversuche und einfache Schubversuche
parallel und senkrecht zur Faserrichtung, Schubversuche mit {iberlagerter Zugvordehnung,
Messungen von Querkontraktionen im Zugversuch und Kompressibilitdten bei hydrosta-
tischer Druckbelastung und die Messung der Gewebevordehnungen im Kérper. Die Ge-
webevordehnungen von Materialien im Korper wurden im Rahmen dieser Arbeit erstmals
quantifiziert. Des Weiteren wurden auch erstmalig einfache Schubversuche mit iiberlagerter
Zugvordehnung durchgefiihrt.

Die im Rahmen dieser Arbeit erzielten experimentellen Ergebnisse erméoglichen erstmals
eine auf umfassende, statistisch abgesicherte Daten beruhende Materialmodellierung pas-
siver Muskeln und Aponeurosen der Bauchwand.

Zur Ubersicht und zur Unterstiitzung der eigenen Ergebnisse werden in den folgenden
Unterkapiteln Einzelergebnisse anderer Forscher angefiihrt.
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6.1 Aufbau und Zusammensetzung

Weiche biologische Gewebe bestehen aus kollagenen, elastischen und muskuléren Fasern,
die in einer Matrix, der Grundsubstanz oder extrazellularen Matrix, eingebettet sind. Im
spannungs- und dehnungsfreien Zustand bilden die Fasern oftmals eine weitestgehend un-
geordnete, querverbundene, rdumliche Faserstruktur aus. Dieses Fasernetzwerk ist fiir das
nichtlineare Last-Deformationsverhalten weicher biologischer Gewebe verantwortlich. Es
handelt sich also um strukturbedingte und weniger um materialbedingte Nichtlinearitéten,
was auch die groflen Unterschiede der mechanischen Figenschaften verschiedener Proben
erklart. Aufgrund der Inhomogenitéit der Gewebe treten diese nicht nur bei Proben von
verschiedenen Lebewesen auf, sondern in verminderter Form auch bei Proben vom gleichen
Lebewesen.

Bei Belastung verformt sich das Fasernetzwerk in der Grundsubstanz. Das Gleiten der
Fasern verursacht dabei nur einen sehr kleinen Widerstand, so dass die Gewebe bei mode-
raten Verformungen nur eine sehr geringe Steifigkeit aufweisen. Erst wenn die Struktur —
lokal — maximal ausgerichtet ist, nimmt das Faser-Material Last auf und die Steifigkeit des
Faser-Matrix-Verbundes steigt deutlich an.

Im Korper haben die Gewebe eine erhebliche Vordehnung, die unter anderem zu einer
starken Materialorientierung fiihrt. Daher ist das Materialverhalten weicher biologischer
Gewebe anisotrop. Die Grundsubstanz weist auch eine Struktur auf, die allerdings von
hoherer Ordnung ist, so dass die Gewebe als Faserverbundwerkstoffe behandelt werden
konnen. Im Rahmen einer kontinuumsmechanischen Betrachtungsweise wird das Gefiige
aus Fasern und Matrix im Sinne der Homogenisierungstechnik als homogener Kérper auf-
gefasst und damit einer Berechnung zugénglich gemacht.

Die Bausteine weicher biologischer Gewebe sollen kurz néher erldutert werden. Die passiven
Gewebe des Korpers bestehen vorwiegend aus Kollagen- und Elastinfasern in Grundsub-
stanz. Die mechanischen FEigenschaften der Materialien werden durch die Volumenanteile
von Fasern und Matrix bestimmt.

Die Grundsubstanz als Matrix besteht aus den Mucopolysacchariden Hyaluron-Séure und
Chondroitin-Sulfat. Das Chondroitin-Sulfat klebt vor allem die kollagenen Fasern zu Biindeln
zusammen. Die Hyaluron-Sédure dient dagegen als Schmiermittel, was die Fasern bei Ver-
formung aneinander vorbeigleiten ldsst. Die Grundsubstanz hat die Eigenschaften eines
Kolloides. Sie ist wasserunloslich, kann aber Wasser binden.

Kollagen ist ein hochfestes, dehnsteifes, fibréses Protein. Die Grundeinheit des Kollagens
besteht aus einer aus festen Bindungen bestehenden langen Trippel-Polypeptid-Kette, wel-
che fiir die grofie Zugfestigkeit verantwortlich ist.

Das extrazellulare Protein Elastin ist auf seine zwei- bis dreifache Ausgangsldange dehnbar
und hat nur etwa 1/25 der Zugfestigkeit von Kollagen. Es besitzt keine ausgezeichnete

Materialorientierung, sondern ist dhnlich der Fasern einer Wirrfasermatte in der Grund-
substanz verteilt (HARTUNG [30]).
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Skelettmuskeln haben auch im entspannten Zustand eine ausgepréigte Materialorientierung.
Sie bestehen aus den eigentlichen kontraktilen Muskelfasern und Kollagenfasernetzwer-
ken in Grundsubstanz (Faszien). Préziser ist jede einzelne, lange, zylindrische Muskelfaser
von einem feinen Bindegewebsmantel (Endomysium) umgeben. Fasergruppen sind durch
stiarkere Bindegewebssepten (Perimysium) ummantelt. Der Muskel ist schliefilich vom Epi-
mysium, einer derben Bindegewebshaut umschlossen (BENNIGHOFF [99], LEONHARDT
[100], WHITING [101], NORDIN [102], NIGG [103], FUNG [104]). In Abbildung 6.1/ ist
der Aufbau von Skelettmuskeln graphisch dargestellt.

Die eigentlichen Muskelfasern sind aus Myofibrillen, kontraktilen Eiweilstrukturen, aufge-
baut. Die kleinste kontraktile Einheit wird als Sarkomer bezeichnet und ist aus regelméflig
angeordneten diinnen und dicken Myofilamenten aufgebaut. Die diinnen Filamente beste-
hen im Wesentlichen aus Aktin und die dicken aus Myosin.

Bei einer Muskelverkiirzung verschieben sich die Aktin- und Myosinfilamente gegenein-
ander ohne ihre Linge zu verdndern. Das Aneinandervorbeigleiten der Filamente (Gleit-
filamenttheorie) entsteht durch Bildung von Querbriicken, die die Filamente schrittweise
ineinanderziehen. Dabei wird chemische Energie in Form von Adenosintriphosphat (ATP)
in mechanische Arbeit umgewandelt. Bei konstanter Muskelldnge erzeugt die Bewegung
der Querbriicken Kraft. Die Muskeltitigkeit wird von Calziumionen in der Umgebung
der Myosinfilamente gesteuert. Bei steigender Calziumionenkonzentration kontrahiert der
Muskel und erschlafft bei sinkender Konzentration. Dabei erfolgt die Regulierung der Io-
nenkonzentration von Zellen iiber Ionenkanéle und -pumpen.

Die passiven Eigenschaften von Skelettmuskeln werden durch die Kollagenfasernetzwerke
des Endo-, Epi- und Perimysiums bestimmt. An ihren Enden gehen die Skelettmuskeln in
ihre zugehorigen Aponeurosen iiber, die keine kontraktilen Fasern haben und ausschliellich
aus einem in Grundsubstanz eingebetteten Fasernetzwerk bestehen.
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Epimysium
Muskel
Perimysium
Ader
Muskelfaser ?rl\l/}ppli Tfls
(Zelle) uskelfasern
Endomysium
: Fibrille

Diinnes Filament
(Aktin)
Dickes Filament Aktin
(Myosin) Myosin

Myosin-Filament
Aktin-Filament

Tropomysin  Troponin

Abbildung 6.1: Anatomie von Muskeln (modifiziert nach NORDIN [102])
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6.2 Probekorper

Die gepriiften Bauchdecken stammen von Hybridschweinen, und zwar einer Mischung von
jeweils 1/3 Deutsches Edelschwein, Deutsches Landschwein und Pietrain. Das Alter der
Versuchstiere betrug 3 Monate. Gepriift wurden aufgrund der Verfiigbarkeit hauptséchlich
Bauchdecken ménnlicher Tiere. Soweit bekannt, sind die Anteile der Geschlechter in den
Unterkapiteln angegeben. Die Aufzucht der Tiere erfolgte in Muttersauenhaltung, also in
Boxen. Vor der Entnahme der Bauchdecke sind die Tiere mit T61 Intervet (Wirkstoff Embu-
tramid) eingeschlifert worden. Der Umfang der Untersuchungen betrégt 101 Bauchdecken.
Es wurden sowohl Zugversuche als auch einfache Schubversuche parallel und senkrecht zur
Faserrichtung durchgefiihrt. Dariiber hinaus erfolgten Messungen der Gewebevordehnun-
gen im Korper.

Grundlegende Untersuchungen zur Anderung der mechanischen Eigenschaften von Skelett-
muskeln nach dem Tode findet man etwa bei VAN EE [26] (Abbildung 6.2) und KATAKE
[25] (Abbildung 6.3).

1. Piola-Kirchhoff-Spannung (mN/mmz)

Dehnung (%)

Abbildung 6.2: Veréinderung der mechanischen Eigenschaften des tibialis anterior post mortem
(modifiziert nach VAN EE [26])

Beide Autoren fanden heraus, dass sich die Eigenschaften von Skelettmuskeln nach dem
Tod bei Einsetzen der Leichenstarre rasch &ndern. Nach 48 - 72 Stunden stellt sich dann ein
mechanisch stabiler Zustand ein, wobei die mechanischen Eigenschaften, etwa Spannungs-
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Streckungs-Verhalten, stark von denen direkt post mortem abweichen. Nach VAN EE sinkt
die Bruchspannung im mechanisch stabilen Zustand auf etwa 33% der Bruchspannung di-
rekt post mortem und die Bruchdehnung nimmt stark zu. Dagegen sinkt die Bruchspan-
nung im mechanisch stabilen Zustand nach KATAKE auf 50% der Bruchspannung direkt
post mortem und die Bruchdehnung auf 60%. Die etwas widerspriichlichen Aussagen sind
teilweise auf verschiedene Priiftechnik und Probenvorbereitung zuriickzufiihren.
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Abbildung 6.3: Zeitliche Verinderung von Spannungs-Dehnungs-Kurven der Recti von Hunden
nach dem Tod, links: Tod durch Ertrénken, rechts: Tod durch Stich in Riickenmark (nach KA-
TAKE [25])

VAN EE zeigt in seiner Arbeit, dass die mechanischen Eigenschaften weicher biologischer
Gewebe direkt post mortem und einige Stunden danach (ca. 7 Stunden) denen in vivo
entsprechen, und dass ein Vorzyklen der Proben in diesem Zustand keinen signifikanten
Einfluss auf die mechanischen Eigenschaften hat, was mit den Erfahrungen aus eigenen
Messungen iibereinstimmt.

Die im Rahmen dieser Arbeit durchgefiihrten Versuche begannen daher direkt post mortem
und waren jeweils nach maximal zehn Stunden abgeschlossen. Die Priifungen erfolgten so
lange, bis die nach dem Tod einsetzende Leichenstarre bemerkbar wurde. Bei Einsetzen
der Leichenstarre verdndert sich das Materialverhalten deutlich, was an den Messkurven
gut erkennbar ist und als Abbruchkriterium fiir die Versuche diente.

Vor Einsetzen der Leichenstarre steigen die Messkurven etwa Spannungs-Dehnungs-Kurven
oder Schubspannungs-Gleitungs-Kurven monoton mit zunehmender Steigung an. Bei Ein-
setzen der Leichenstarre éndert sich dieses Verhalten grundsétzlich. Nach einem anféngli-
chen relativ steilen und monotonen Anstieg der Kurven verlaufen die Kurven nahezu hori-
zontal, bevor sie wiederum steiler ansteigen (Abbildung [6.4). Der Steilanstieg am Anfang
lasst sich dadurch erklaren, dass die Probe zunéchst wieder auf die urspriingliche Lange vor
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der Kontraktion gezogen wird, was offensichtlich eine relativ grofie Kraft erfordert. Dann
schlielt sich in etwa der normale Kurvenverlauf ohne Leichenstarre an.

—— Probe ohne Leichenstarre
Probe mit Leichenstarre

0 50 100 150 200
Dehnung [%]

Abbildung 6.4: Rectus, Zugversuch parallel zur Faserrichtung vor und nach Einsetzen von Lei-
chenstarre

6.3 Probenvorbereitung

Zur Messung der Gewebevordehnungen im Koérper ist keine Probenvorbereitung notwendig.

Vor den anderen Versuchen erfolgte zunéchst das Heraustrennen der kompletten Bauch-
wand aus dem Hybridschwein und dann die Zerlegung in einzelne Komponenten. Bei der
anschliefenden Probenpréparation wurde eine Schiadigung der Proben soweit wie moglich
vermieden und auf eine vollstdndige Separation der Komponenten geachtet (Abbildung
6.5). Es fanden Priifungen mit Rectus, Transversus, Externus, Internus und dem hinteren
Blatt der Rectusscheide als repriasentative Aponeurose statt.

Die einzelnen Muskeln sind bei den Tieren sehr unterschiedlich ausgepragt. Zur optimalen
Ausnutzung des Probenmaterials und fiir gleiche Priifbedingungen ist es daher sinnvoll,
fiir jeden Versuchstyp Verhéltnisse von Probenlidnge zu Probenbreite vorzugeben anstatt
von Probendimensionen.

Die Muskeln sind etwa lem dick. Die Rectusscheide ist etwa 1mm dick. Die genauen Pro-
benabmessungen wurden fiir jede Probe direkt vor dem Versuch mit einer Schieblehre
gemessen.
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Abbildung 6.5: Priparation der Bauchdecke aus Hybridschwein

6.4 Vordehnungen im Korper

Die Priifungen fanden an fiinf Tieren direkt post mortem statt, wobei ein weibliches und
vier ménnliche Tiere zur Verfiigung standen. Das sich die Vordehnungen in vivo und direkt
post mortem in vitro nicht unterscheiden zeigte VAN EE [26]. Ebenfalls zeigte er, dass die
Beriicksichtigung der Vordehnungen zu den Eigenschaften in vivo fiihrt. Nach Einschlife-
rung eines Tieres erfolgte die Entfernung von Haut und Fettgewebe. Mittels Stempel und
Tinte fand anschlieSend die Markierung definierter Flidchen der Grofie 25mm x 25mm statt,
und zwar zunéchst auf den freigelegten Muskeln Externus und Rectus mit Rectusscheide.
Nach Extraktion dieser Muskeln ist entsprechend mit Internus und Transversus verfahren
worden. Es wird davon ausgegangen, dass beim Heraustrennen von Muskelgewebe in vitro
eventuell stattfindende physiologische Prozesse keinen Einfluss auf die Messergebnisse ha-
ben. Die extrahierten Proben wurden mit einer Digitalkamera fotografiert und deren neue
Abmessungen mittels Computer gemessen.

Abbildung 6.6 zeigt beispielhaft eine extrahierte Probe des Rectus mit Rectusscheide. Die
|-Richtung entspricht dabei der Faserrichtung und die L-Richtung der Richtung senkrecht
zur Faser. Der schwarze Stempel zeigt die Originalgroie der Probe vor dem Herausschnei-
den.

Abhéngig davon, welche Grofle als Anfangsldnge [; angesehen wird, lassen sich die Inge-
nieurdehnungen mit folgenden Formeln berechnen. Wird die Kantenldnge nach dem Aus-
schneiden als Anfangsldnge betrachtet, ergibt sich die Vordehnung aus

b — L
ey = <’“l)1oo%, (6.1)
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und wird die Kantenldnge vor dem Ausschneiden als Anfangslidnge betrachtet, lautet die
Schrumpfung

(la - lk)

gg = ——=100%. (6.2)
i
Darin bedeuten
ey Vordehnung,
€s Schrumpfung,
lq Kantenlénge der Probe nach Entnahme,
Ik Kantenlénge der Probe im Korper.

Abbildung 6.6: Markierstempel und Probe nach Entnahme von Rectus mit Rectusscheide

Eine spannungsfreie Referenzkonfiguration liegt nach Probenentnahme vor. Fiir die Ma-
terialmodellierung sind deshalb die Vordehnungen ausschlaggebend. In der Literatur wird
héufig von einem Schrumpfen chirurgischer Netze im Korper berichtet. Zur Interpretation
bestehender Untersuchungen werden die Schrumpfungen der Gewebe benotigt.

Fiir die statistische Auswertung der Versuche gelten die folgenden Begriffe und Abkiirzun-
gen:

n Stichprobenumfang,

T Stichprobenwerte,

X Arithmetisches Mittel,
s Standardabweichung,
v Variationskoeffizient,
k Konfidenzintervall,

up  Quantil der standardisierten Normalverteilung (up = 1,96 fiir « = 5%),
o Irrtumswahrscheinlichkeit.
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Die Groflen sind bei Annahme einer Normalverteilung des Stichprobenumfangs wie folgt
definiert:

g = iix (6.3)
1 & _

s = \ln_lg;(xi—x), (6.4)

v o= % (6.5)

ko= iup\‘/%, (6.6)

up = (1;0‘). (6.7)

Da die Gewebe der Bauchwand miteinander verwachsen sind ist es relativ schwierig die
einzelnen Lagen frei zu préaparieren. Um ein Verfilschen der Messergebnisse zu vermei-
den, sind, wenn beim Préparieren ein Gewebe bereits geschidigt wurde, an diesem keine
Versuche durchgefiihrt worden. Die entsprechenden Bereiche in den Tabellen sind leer.

In Tabelle 6.1 sind die Vordehnungen der wesentlichen Gewebe der Bauchwand als Gesam-
tergebnis und aufgeschliisselt nach Versuchstieren angegeben.

Tabelle 6.1: Vordehnungen von Bauchwandgeweben

X s| X s|X 8| X s| X s X s v n k

Tier 1 2 3 4 5 Gesamt
Externus | 88 18 | 77 11 71 28| 78 22 0,3 27 8
L -13 8 | -3 5 10 12 0 14 -33,7 27 5
Internus | [82 19|52 14|47 13|67 12|57 16| 63 21 03 50 6
L5 157 9|11 9|-1 7|27 15| 11 15 14 50 4
Rectus mit | |55 18 | 77 15|70 15|58 8 |52 16| 61 17 03 50 5
Rectusscheide | L | 6 16 |-31 8 |[-27 5 |[-29 6 |-18 5 ||-14 19 -14 50 5
Transversus | |33 10 24 15164 28|19 11| 36 24 0,7 34 8
1122 10 31 136 71119 3|19 13 0,7 34 4

Die Gewebe des Korper sind parallel zur Faserrichtung erheblich vorgedehnt. Die gréfiten
Vordehnungen weist der Externus mit 78% auf. Internus und Rectus mit Rectusscheide
haben mit 63% und 61% sehr @hnliche Vordehnungen. Die geringsten Vordehnungen be-
sitzt der Transversus mit 36%. Die Vordehnungen der Muskeln parallel zur Faserrichtung
nehmen also abhéngig von der Position im Kérper von auflen nach innen ab. Rectus und
Rectusscheide ziehen sich senkrecht zur Faserorientierung um 14% zusammen. Der Exter-
nus weist im Mittel keine Deformation senkrecht zur Faser auf. Internus und Transversus
sind im Mittel um 11% bzw. 19% vorgedehnt.
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Einzelwerte sind in Anhang B aufgelistet. Die Streuungen resultieren wesentlich aus der
allgemein bekannten Inhomogenitdt biologischer Gewebe. Bei der Versuchsdurchfiihrung
ergeben sich lediglich geringfiigige Fehler beim Markieren der Gewebe im Korper, die etwa
durch unterschiedliches Driicken beim Stempeln entstehen. Diese werden aber kleiner als
5% sein.

In Tabelle 6.2 sind die Vordehnungen der Gewebe in Abhéngigkeit vom Geschlecht ange-
geben.

Tabelle 6.2: Vordehnungen der Gewebe der Bauchwand in Abhéngigkeit vom Geschlecht

X s v n k| X s v n k

Geschlecht weiblich ménnlich
Externus I % 4 0,1 27 2
uE 27 35 27 3
Internus | 8 19 02 15 9|56 &8 02 35 3
Lf5 15 30 15 7|11 11 10 35 4
Rectus mit | 155 18 03 19 8|64 8 0,1 31 3
Rectusscheide | L | 6 16 27 19 7|-26 5 -0,2 31 2
Transversus | 133 10 03 9 7|36 20 06 25 8
122 10 05 9 719 10 05 25 4

T-Tests haben gezeigt, dass die Unterschiede zwischen den Geschlechtern nicht signifikant
sind. NILSSON [41], 42] und YAMADA [27] sind bei der Untersuchung der Zugeigenschaf-
ten von Bauchwandkomponenten zum gleichen Ergebnis gekommen. Der T-Test, welcher
normalverteilte Grundgesamtheiten und gleiche Varianzen voraussetzt, soll fiir die Vordeh-
nungen des Rectus beispielhaft verdeutlicht werden. Die Nullhypothese Hy : 71 = To wird
mit der Hilfsgrofie

sg = [(n1 — 1) 57 + (ng — 1) 53] (1 + 1)

6.8
(N1 4+ n2 — 2) nyng (6.8)
getestet. Der Priifwert ¢ lasst sich aus
p_ @-T) (6.9)
Sd

berechnen. Die Nullhypothese wird angenommen, wenn der Priifwert ¢ kleiner als £,_, /9
ist. t1_q/2 ist der t-Student-Verteilung zu entnehmen. Bei n; = 4 ménnlichen Tieren und
einem Mittelwert der Vordehnungen von x; = 64 sowie ny, = 1 weiblichen Tieren und
einem Mittelwert der Vordehnungen von xo = 55 ist s3 = 405 und ¢t = 0,45, was kleiner
als t1_n/2 = 3,182 ist. Somit wird die Hypothese Hy angenommen.
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Die Vordehnungen der Gewebe im Korper erkldaren die deutlich unterschiedlichen Mess-
ergebnisse bei Experimenten in situ und in vitro. Um bei in vitro Untersuchungen die
gleichen Ergebnisse wie bei in situ Untersuchungen zu erzielen, miissten die Vordehnungen
zusétzlich zu den Priiflasten auf die Proben aufgebracht werden.

Aufgrund starker Verwachsung von Rectus und Rectusscheide, konnten die Vordehnungen
der Rectusscheide nicht direkt gemessen werden. Die Vordehnung der Rectusscheide kann
aber aus dem Kriftegleichgewicht in situ bestimmt werden. Die Kraft der drei seitlichen
Bauchmuskeln im vorgedehnten Zustand wird von der Rectusscheide auf die linea alba
iibertragen. Aus dem Kriftegleichgewicht ergibt sich eine Vordehnung der Aponeurose in
Faserrichtung von 87%.

6.4.1 Netzschrumpfung

Beziiglich der Frage, ob Netze zur Hernienreparation im Bauchraum schrumpfen, gibt es
widerspriichliche Untersuchungsergebnisse. Unter Netzschrumpfung ist dabei ein Zusam-
menstauchen der Netze infolge Wundkontraktion zu verstehen. Die verwendeten Kunst-
stoffe schrumpfen nicht.

Nach SCHUMPELICK [10, 106, 12], KLINGE [18] und WELTY [97] schrumpfen die
chirurgischen Netze im Korper durch Wundkontraktion und Narbenformation materialun-
abhéangig um etwa 40%. Ein Schrumpfen von Netzen wird ebenfalls von MORRIS-STIFF
[4] und AMID [107, 108] festgestellt. Die Ergebnisse stammen im wesentlichen von der sel-
ben Forschergruppe. Alle Untersuchungen erfolgten in vitro an Explantaten. Im Gegensatz
dazu konnte KUKLETA [109] keine Netzschrumpfung feststellen.

Alle gesunden Gewebe schrumpfen nach dem Heraustrennen aus dem Korper erheblich

(Tabelle 6.3).

Tabelle 6.3: Gewebeschrumpfung der Bauchwand in Abhéngigkeit vom Versuchstier

X s | X s X S X s | X s X s % n k

Tier 2 3 4 5 Gesamt
Externus H 46 5 |-44 4 -40 10 || 47 10 -0,2 27 4
il 15 11| 4 6 -8 10| 4 15 3,6 27 6
Internus | [-45 6 |-34 6 |-31 7 |-42 8 |-35 7 |-388:8 -02 50 2
-3 13,6 7(-9 7|1 9 -20 11 -8 12 -1,5 50 3
Rectus | [-35 7 |-43 5 |-41 5 |-37r 3 |-33 7 |-3r 7 -02 50 2
L] -3 15146 17|37 8 |42 11|21 7|22 24 11 50 7
Transversus | || | -24 6 -17 10 }-37 12|-16 8 ||-25 12 -0,b 34 4
1 ]-18 7 23 8|6 6 |-15 2 |-15 9 -06 34 3
Rectusscheide | || |-35 7 |43 5 |41 5 |-37 3 |-33 7 |-37 7 -02 50 2
11 -3 15|46 17|37 & |42 11|21 7 22 24 1,1 50 7
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Die grofite Schrumpfung parallel zur Faserrichtung weist der Externus mit 47% auf. Es
folgen der Internus mit 38% und der Rectus und die Rectusscheide mit 37% Schrumpfung.
Die geringste Schrumpfung parallel zur Faserrichtung hat analog zu den Vordehnungen der
Transversus mit 25%. Externus und Internus schrumpfen quer zur Faserrichtung kaum. Der
Transversus schrumpft quer zur Faserrichtung um 15%. Dagegen dehnt sich der Rectus quer
zur Faserrichtung um 22% aus.

Die Netze werden vorwiegend im Bereich der Recti implantiert. Die in situ markierte
Probenfliche von Rectus mit Rectusscheide nimmt bei Extraktion aus dem Korper durch-
schnittlich um 21% ab. Da sich jedes gesunde Gewebe bei Extraktion aus dem Korper
erheblich zusammenzieht und dabei die Gewebeflache abnimmt, fithren in vitro Untersu-
chungen an explantierten Netzimplantaten mit umliegenden Gewebe zu falschen Ergebnis-
sen beziiglich Netzschrumpfung.

Kleinporige Netze élterer Generation induzieren ein grofies Narbenvolumen. Bedingt durch
Kollagenreifung und kontraktile Myofibroblasten kann dann eine nennenswerte Wundkon-
traktion erfolgen. Diese betridgt aber entgegen den in vitro Untersuchungen nicht 40%
sondern ca. 20%. Schliellich schrumpfen gesunde Gewebe bei Entnahme aus dem Koérper
etwa um 20%.

Grofiporige Netzimplantate neuerer Generation induzieren nur ein sehr kleines Narben-
volumen in der Groflenordnung weniger pum um jedes Filament (KLINGE [2], MORRIS
[110]). Daher ist Wundkontraktion bei solchen Netzen vernachléssigbar. Abbildung 6.7
zeigt die Narbenausbildung bei einem kleinporigen Netz (Prolene) und einem grofiporigen
Netz (Vypro). Abbildung 6.8 zeigt ein groporiges Vypro-Netz direkt und 90 Tage nach
Implantation. Wundschrumpfung ist nicht zu erkennen.

Abbildung 6.7: Narbenausbildung nach Netzimplantation (KLINGE [2]), links: Prolene, rechts:
Vypro
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Abbildung 6.8: Vypro-Netz direkt und 90 Tage nach Implantation nach KLINGE [2]

6.5 Zugversuche

6.5.1 Literaturiibersicht

Die mechanischen Eigenschaften einzelner Kollagenfasern, einem wesentlichen Grundbau-
stein weicher biologischer Gewebe, sind in HAYASHI [22] enthalten.

Nach SHALAK [113] haben Faszien eine Festigkeit von 15 N/mm? und eine Bruchdeh-
nung von 117%. Sehnen haben eine Festigkeit von 60 N/mm? und eine Bruchdehnung von
10%, was mit der initial stirkeren Materialorientierung von Sehnen zu begriinden ist. Nach
YAMADA [27] haben Schenkelfaszien eine Festigkeit von 14 N/mm? und eine Bruchdeh-
nung von 15%. Die Priifungen fanden einige Zeit post mortem im mechanisch stabilisierten
Zustand statt.

Neben diversen passiven Geweben, die vorwiegend aus Kollagenfasern und Grundsubstanz
bestehen, besitzt der Korper drei verschiedene Muskeltypen, die neben passiven Eigenschaf-
ten auch aktive Eigenschaften haben. Dabei ist zwischen der Herzmuskulatur, weichen Mus-
keln und Skelettmuskeln zu unterscheiden. Eine Untersuchung aktiver Eigenschaften glatter
Muskelzellverbénde des corpus cavernosum erfolgte zum Beispiel von FORSTEMANN [31].

Eine Untersuchung verschiedener Schichten von Adern (Intima, Media und Adventitia), die
zu den weichen Muskelgeweben zihlen, erfolgte von HOLZAPFEL [23]. Die einzelnen Lagen
der Adern weisen unterschiedliche Kennwertfunktionen beziiglich ihrer Zugeigenschaften
auf und sind stark anisotrop.

Experimentelle Untersuchungen des Gebarmuttermuskels bei Zug- und Druckbelastung er-
folgten von PEARSALL [24]. Die mechanischen Eigenschaften des Geb#drmuttermuskels
sind bei Zug- und Druck-Belastung verschieden. Unter Zugbelastung ist der Gebarmutter-
muskel weitaus steifer und fester als bei Druckbelastung, was daran liegt, dass die Fasern
unter Zug Last tragen kénnen. Bei Druckbelastung weichen die Fasern der Belastung aus
und knicken.
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Experimente mit Bauchwénden ménnlicher ausgewachsener Albino-Hasen in vitro hat
NILSSON [41],42] durchgefiihrt. Dabei fand keine Préparation der einzelnen Gewebe statt.
Es wurden Streifenzugversuche mit Proben der kompletten Bauchwand durchgefiihrt. Dem-
nach erfolgten also Strukturpriifungen und nicht Materialpriifungen, wobei dariiber hinaus
die Probendicke nicht beriicksichtigt wurde.

Komplette Bauchwinde von Menschen wurden von JUNGE [19] gepriift. Die Ergebnisse
machen die anisotrope Eigenschaftscharakteristik der Bauchwand deutlich. Eine Messung
der Eigenschaften des Rectus mit umschlieSenden Aponeurosen von Menschen 22 bis 72
Stunden post mortem bei Zug- und Druckbelastung erfolgte von RATH [43]. Im Vorder-
grund der Untersuchungen stand dabei, ob die mechanischen Eigenschaften der Struktur
von der Position in der Bauchwand abhéngig sind. Es konnten keine statistisch signifikan-
ten Unterschiede zwischen Proben von verschiedenen Positionen der Bauchwand festgestellt
werden.

Eine einzelne Spannungs-Dehnungskurve eines humanen Rectus findet man bei KATAKE
[25]. Sie ist wiedergegeben in YAMADA [27] (Abbildung 6.9). Die Kurve wurde mehr als
48 Stunden post mortem aufgenommen. An Hundemuskeln ermittelte KATAKE, dass die
Bruchspannung von in vivo zum mechanisch stabilen Zustand um etwa 50% abnimmt. Die
Bruchdehnung sinkt auf etwa 60% des Wertes direkt post mortem.
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Abbildung 6.9: Spannungs-Dehnungs-Kurven von Skelettmuskeln 29 Jahre alter Personen im
mechanisch stabilen Zustand bei Zug parallel zur Faserrichtung (nach YAMADA [27])

6.5.2 Versuchsdurchfiihrung und -aufbau

Es fanden Zugversuche parallel und senkrecht zur Faserorientierung mit Dehngeschwindig-
keiten von € = 25 %/min bei Raumtemperatur (20°C) und Versuche mit Dehngeschwin-
digkeiten von ¢ = 250 %/min bei Raum- und Korpertemperatur (37°C) statt. Aufgrund
einer schnellen Austrocknung der Proben bei Korpertemperatur sind Versuche mit Dehn-
geschwindigkeiten von ¢ = 25 %/min bei Kérpertemperatur nicht moglich. Die Dehnge-
schwindigkeit von ¢ = 25 %/min entspricht dabei in etwa der Dehngeschwindigkeit beim
Atmen.

In Anlehnung an den A5-Probekorper (DIN [114)115]) betrug das Langen- /Breitenverhélt-
nis der Probekorper etwa 5:1. Eine représentative Zugprobe und eine Probe wéahrend des
Versuches mit Einspannung zeigt Abbildung 6.10.

Die Einspannung erfolgte mit konventionellen Zahnstangen. Die Klemmkraft wurde ma-
nuell nach Gefiihl eingestellt. Nach Vorversuchen konnte ein Reiflen der Proben an der
Einspannung vermieden werden. Die Anfangslédnge der Proben ist die Entfernung zwischen
den Mitten der letzten freien Zdhne der Einspannung.

Alle Versuche erfolgten dehnungsgesteuert. Die jeweilige Verfahrgeschwindigkeit der Ma-
schinentraverse ist fiir jede Probe, nach Messung der genauen Linge im eingespannten
Zustand, abhéngig von der angestrebten Dehngeschwindigkeit, individuell vorgegeben wor-
den.

Die Versuche bei Raumtemperatur erfolgten mit einer Tira Test 2410 und einer Zwick
72.5/TNI1S. Beide Maschinen liefern vergleichbare Ergebnisse. Fiir Versuche bei Raum-
temperatur sind keine weiteren Vorbereitungen néotig.
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Abbildung 6.10: oben: Reprisentative Zugprobe, Rectus parallel zur Faserrichtung; unten: Ge-
zogene Probe des Externus

Die Versuche bei Kérpertemperatur sind mit der Tira Materialpriifmaschine durchgefiihrt
worden, fiir die eine Temperierkammer der Firma Noske-Kaeser (Noske-Kaeser Temperier-
kammer Typ TEE 52/40X) zur Verfiigung steht. Die Kammer ist 1/2 Stunde vor Beginn
der Versuche mit einer Temperatur von 37°C in Betrieb genommen worden. Die Proben
sind zunéchst in einer Kochsalzlosung mit 5 Volumenprozent Salzgehalt auf 37°C erwérmt
worden. Die Messung der Temperatur des Probekorpers erfolgte dabei auf der Probenober-
fléiiche mittels Thermometer (Testo 925). Nach Erreichen der Kérpertemperatur wurde die
Probe sofort in die Zugpriifmaschine eingespannt und getestet. Um einem Austrocknen der
Proben entgegenzuwirken sind die Proben wihrend des Versuchs mittels eines handelsiibli-
chen Spriihers befeuchtet worden. Die Befeuchtung erfolgte durch die, fiir die Zugstange
der Maschine erforderliche, obere Offnung der Temperierkammer. Eine Probenerwéirmung
in Luft ist wegen der schlechten Warmeiibertragung nicht sinnvoll.

6.5.3 Versuchsauswertung

Im engen Sinn sind Experimente mit biologischen Geweben keine Materialpriifungen son-
dern Strukturpriifungen. Beispielsweise bestehen Faszien und Aponeurosen im entlaste-
ten Zustand aus relativ regellos angeordneten Kollagenfasernetzwerken, die sich in einer
Grundsubstanz befinden. Diese Netzwerke konnen sich nahezu beliebig ausbilden, so dass
die Gewebe erst bei sehr unterschiedlichen Verformungen anfangen eine nennenswerte Last
zu tragen. Fasziengebilde (Epimysium, Endomysium und Perimysium), die die Muskelfa-
sern umgeben, bestimmen auch mafigeblich die passiven Eigenschaften von Muskelgeweben.
Die Anteile der verschiedenen Strukturkomponenten der Gewebe kénnen von Organismus
zu Organismus variieren, was auf genetische Unterschiede und personliche Faktoren, wie
etwa dem Trainingszustand, zuriickzufithren ist. Durch deren Aufbau streuen die Messun-
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gen an biologischen Geweben relativ stark. Da biologische Gewebe inhomogen sind, treten
Unterschiede auch bei Proben von einem Organismus auf. Daher ist eine statistische Aus-
wertung der Experimente sinnvoll. Das Spannungs-Dehnungs-Verhalten der Materialien im
Zugversuch ldsst sich ndherungsweise bilinear beschreiben. Zwei Geraden-Steigungen und
der Schnittpunkt der Geraden charakterisieren das Materialverhalten. Die Unterschiede
zwischen den einzelnen Versuchen beziiglich der beiden Steigungen sind statistisch nicht
signifikant. Statistisch signifikante Unterschiede gibt es beziiglich des Schnittpunktes der
beiden Geraden. Ursache hierfiir sind neben den mehrfach angesprochenen Strukturver-
formungen die Unterschiede der Vordehnungen in den einzelnen Hybridschweinen. Ausrei-
Bertests mit Ausreiflerkriterium der zweifachen Standardabweichung vom Mittelwert der
Dehnungskoordinate des Geradenschnittpunktes erfolgten.

6.5.4 Versuchsergebnisse

Die Kennwertfunktionen sind in 1. PIOLA-KIRCHHOFF-Spannung und Streckung ange-
geben (Abbildung 6.11). Alle Ergebnisse sind bis zur maximalen Spannung aufgetragen.

Abbildung 6.11: Auswertung von Zugversuchen

Wegen der grofien Anzahl von Experimenten wird auf eine umfassende Diskussion der Re-
sultate im Hauptteil dieser Arbeit verzichtet. Sdmtliche Diagramme zu den Experimenten
mit biologischen Geweben sind in Anhang C enthalten. Exemplarisch wird im Hauptteil
das Materialverhalten des Rectus gezeigt. Die qualitativen Kurvenverlaufe sind fiir alle
Gewebe gleich.

Der Rectus zeigt im Zugversuch parallel zur Faserrichtung zunéchst einen linearen An-
stieg mit sehr kleiner Steigung. Es schlief3t sich ein nichtlinearer Kurventeil an. Schlieflich
verlduft die Kurve wieder nahezu linear. Dabei ist die Steifigkeit gegeniiber dem Anfang
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sehr viel grofer. Ursache fiir die geringe Steifigkeit am Anfang ist die Strukturverformung
der anfangs gewellten Kollagenfasernetzwerke Epi, Endo- und Perimysium, welche die kon-
traktilen Muskelfasern umschliefen (Abbildung 6.12).

Abbildung 6.12: Kollagenfasern, links: gewellt bzw. entlastet, rechts: gestreckt bzw. belastet
(nach NORDIN [102])

Die Fasern werden bei Belastung nach und nach gestreckt und fangen dann an nach und
nach nennenswerte Last zu tragen. Wenn alle Fasern gestreckt sind, steigt die Steifigkeit des
Materials stark an (Abbildung[6.13)). Die kontraktilen Muskelfasern haben auf die passiven
Eigenschaften von Muskeln parallel zur Faserrichtung nur geringen Einfluss. Aktin- und
Myosinfilamente gleiten aufeinander ab.
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Streckung [-]
Abbildung 6.13: Rectus, Zugversuch parallel zur Faserrichtung, T = 20°C, é=25%/min

Bei Zug senkrecht zur Faserrichtung kénnen die kontraktilen Muskelfasern der Belastung
nicht ausweichen. Thre Steifigkeit senkrecht zur Faser bestimmt mafigeblich die mechani-
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schen Eigenschaften von passiven Muskeln senkrecht zur Faserrichtung. Die Proben senk-
recht zur Faserrichtung sind im Anfangsbereich steifer als die Proben parallel zur Faserrich-
tung (Abbildung 6.14). Bruchdehnung und Bruchfestigkeit sind parallel zur Faserrichtung
grofler als senkrecht dazu, und zwar etwa um den Faktor zwei bezichungsweise vier.

Da die Materialien im Anfangsbereich sehr weich sind, kann nicht mit einer Vorkraft ge-
arbeitet werden, so dass die Anfangsbedingungen fiir alle Proben leicht verschieden sind.
Dies verursacht gewisse Ungenauigkeiten der Messergebnisse.

0,15 T
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€ =25%/min
T=20°C

0,05

1. Piola-Kirchhoff-Spannung [N/mm?]

1 1,5 2
Streckung [-]
Abbildung 6.14: Rectus, Zugversuch senkrecht zur Faserrichtung, T = 20°C, £¢=25%/min

Abbildung 6.15! zeigt die Mittelwertskurven der Eigenschaften des Rectus in Abhéngig-
keit von der Belastungsrichtung, Dehngeschwindigkeit und Temperatur. Die maximalen
Abweichungen von den Mittelwerten nach Ausreiflertests sind als vertikale Linien gekenn-
zeichnet. Das Material verhilt sich in Ubereinstimmung mit Literaturangaben relativ in-
sensitiv gegeniiber Temperatur- und Dehngeschwindigkeitsdnderungen. Lediglich senkrecht
zur Faserrichtung ist eine geringe Materialversteifung bei hherer Dehngeschwindigkeit zu
verzeichnen. Die Dehngeschwindigkeit von ¢ = 250% /min liegt dabei schon weit auflerhalb
des physiologisch relevanten Bereichs. Die wesentliche Aufgabe der Bauchwand ist eine
statische Haltefunktion.

Da in vitro die aktiven Riickstellkrifte der Muskeln fehlen, ist die Messung einer Entla-
stungskurve nicht moéglich. Bis die fiir die passiven Eigenschaften der Muskeln mafigeblich
verantwortlichen Fasziengebilde gestreckt sind, verformt sich der Muskel in vitro irreversi-
bel.
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Abbildung 6.15: Einfluss von Belastungsrichtung, Dehngeschwindigkeit und Temperatur auf die
Zugeigenschaften des Rectus, Kurve: Median, Balken: Minimal- und Maximalwerte

In Abbildung 6.16 sind die mechanischen Eigenschaften aller wesentlichen Komponenten
der Bauchwand bei Zugbelastung gezeigt. Qualitativ zeigen alle Materialien das gleiche
Verhalten. Generell sind die Materialien senkrecht zur Faserrichtung im Anfangsbereich
steifer als parallel zur Faserorientierung. Bruchfestigkeit und -dehnung in Faserrichtung
sind weitaus grofier als senkrecht dazu. Das quantitative Verhalten der Gewebe ist aller-
dings unterschiedlich. In der Reihenfolge Transversus, Rectus, Internus und Externus neh-
men Steifigkeit und Festigkeit der Muskeln zu. Demnach steigen Festigkeit und Steifigkeit
der Gewebe von der Bauchinnenseite zur -aulenseite an. Die unterschiedlichen Eigenschaf-
ten der Muskeln sind mafigeblich strukturbedingt. Auch variieren die Volumenanteile von
eigentlichen Muskelfasern und Epi, Endo- sowie Perimysium. Gleiches gilt fiir die Volumen-
anteile etwa der Kollagenfasern im Bindegewebe. Des Weiteren kénnen die Durchmesser
der Kollagen- und Muskelfasern verschieden sein, was ebenfalls zu unterschiedlichen Eigen-
schaften fithrt. Das hintere Blatt der Rectusscheide besitzt anfangs eine geringe Steifigkeit.
Dann steigt diese enorm an und iibertrifft die der Muskeln. Die Festigkeit der Rectus-
scheide ist ebenfalls weitaus groBer als die der Muskeln. Wegen besserer Ubersichtlichkeit
aller Messergebnisse sind die Kurven der Rectusscheide im Diagramm nicht vollstindig
dargestellt.
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Abbildung 6.16: Eigenschaften der wesentlichen Komponenten der Bauchwand bei Zugbelastung,
T = 20°C, é=25%/min, Kurve: Median, Balken: Minimal- und Maximalwerte

6.5.5 Genauigkeit der Lingeninderungsmessung mit Traversen-
wegaufnehmer

Zur Untersuchung der Genauigkeit der Langendnderungsmessung mittels Traversenwegauf-
nehmer ist bei einem Zugversuch in Faserrichtung exemplarisch auf der Probe gemessen
worden. Dabei dienten zwei intersectiones tendineae als Markierungen.

Bei der Beurteilung der Messgenauigkeit ist der Zugversuch parallel zur Faserrichtung
am geeignetsten, da hierbei die grofiten Kréfte und Verformungen auftreten. Gibt es bei
diesem Versuch keine unzuléssig hohen Abweichungen zwischen den Messmethoden, sind
diese auch nicht bei den anderen Versuchsarten zu erwarten.

Der Versuch fand mit der Zwick Z2.5/TN1S statt, fiir die ein Videosystem zur Verfiigung
steht. Die von der Maschine aufgenommenen Versuchsdaten werden durch ein Programm-
system mit dem Videosignal abgeglichen. Die Streckungen in Zugrichtung wurden einerseits
von dem Traversenwegaufnehmer der Maschine erfasst und andererseits auf der Probe aus
einzelnen Videobildern mit Corel Draw gemessen.

Die maximale Abweichung der Streckungen bei gleicher Spannung betragt 3%. Die Ergeb-
nisse zeigen eine gute Ubereinstimmung beider Messmethoden. Daraus wird geschlossen,

dass die Bestimmung der Probenverformung mit Hilfe des Traversenwegs hinreichend genau
ist (Abbildung 6.17).



6.5 Zugversuche 63

Abbildung 6.17: Messung der Probenstreckung mittels Traversenwegaufnehmer und durch Mes-
sung auf der Probe

6.5.6 Vergleich humaner und porziner Daten

Eine einzelne Spannungs-Dehnungskurve eines humanen Rectus mehr als 48 Stunden post
mortem gemessen findet man bei KATAKE [25]. Direkt post mortem bestimmte Kenn-
wertfunktionen menschlicher Bauchwandkomponenten sind nicht bekannt. Nach KATAKE
betragt die Bruchdehnung von Skelettmuskeln von Hunden im mechanisch stabilen Zu-
stand 60% und die Bruchspannung 50% des Wertes direkt post mortem. Eine Umrechnung
der kompletten Kennwertfunktionen wird von KATAKE nicht vorgenommen. Wird jedoch
davon ausgegangen, dass sich alle Werte der Kennwertfunktionen proportional &ndern, so
kann eine gendherte Kurve des humanen Rectus fiir Zug parallel zur Faserrichtung be-
rechnet werden. Dazu werden alle Spannungswerte der im mechanisch stabilen Zustand
ermittelten Kurve durch 0,5 dividiert und alle Dehnungswerte durch 0,6.

Die Vordehnungen humaner Recti sind unbekannt. Wird davon ausgegangen, dass humane
und porzine Muskeln die gleiche Vorspannung im Korper besitzen, so kann das Verhalten
beider Muskeln im Koérper verglichen werden (Abbildung 6.18). Die Streckung im Korper
ergibt sich dabei durch Division der Gesamtverformung durch die Vorverformung infolge
Vordehnung. Sind die Vorspannungen des humanen und porzinen Rectus gleich, so sind
die Eigenschaften der Gewebe im physiologisch relevanten Bereich nahezu identisch.

WEeil die humanen Daten gréfitenteils unbekannt sind, lasst der Vergleich von humaner und
porziner Kennwertfunktion keine exakten Aussagen zu.
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Abbildung 6.18: Humane und porzine Spannungs-Streckungs-Kurve des Rectus im Koérper

6.6 Einfacher Schub mit und ohne Zugvordehnung

6.6.1 Versuchsdurchfiihrung und -aufbau

Die Versuche erfolgten schiebungsgesteuert mit einer Schiebungsgeschwindigkeit von 0 =
25%/min bei Raumtemperatur mit der Tira Test 2410. Die jeweilige Verfahrgeschwindig-
keit der Maschinentraverse ist dabei wiederum fiir jede Probe nach Messung der Lange im
ecingespannten Zustand einzeln vorgegeben worden. Bei den Versuchen mit Uberlagerung
einer Zugvordehnung und einfachem Schub erfolgte zunéchst die Vordehnung der Proben
um 60%. AnschlieBend wurde dann im vorgedehnten Zustand sofort die einfache Schubbe-
lastung iiberlagert.

Fiir transversal-isotrope weiche Gewebe liefern Proben mit einem Lingen- zu Breiten-
verhéltnis von zumindest 2:1 genaue Ergebnisse. Bei sehr kurzen Proben kann sich aufgrund
des unvermeidbaren Quetschens der Proben im Bereich der Einspannung kein ungestortes
Schubfeld ausbilden. Darum wurden Proben mit einem Léngen- zu Breitenverhéltnis von
2:1 bis 2,5:1 verwendet (Abbildung 6.19). Der Einfluss der Klemmkraft ist gering (GAR-
DINER [117]).
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Abbildung 6.19: Eingespannte Probe vor einfachem Schubversuch

6.6.2 Versuchsauswertung

Bei einfachem Schub beschreibt der Tangens der Winkeldnderung und die zugehorige
Schubspannung den Versuch vollstandig (Abbildung 6.20)).

Abbildung 6.20: Auswertung von einfachen Schubversuchen, Bild links, rechts: einfacher Schub
ohne und mit Zugvordehnung

6.6.3 Versuchsergebnisse

Die Darstellung der Ergebnisse erfolgt fiir die Muskeln bis zur maximalen Schubspannung.
Die Kurve der Rectusscheide wurde so abgeschnitten, dass sich alle Messergebnisse in einem
Diagramm iibersichtlich darstellen lassen.
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Die Gewebe verhalten sich bei einfacher Schubbelastung parallel zur Faserrichtung steifer
als bei einfachem Schub senkrecht dazu. Rectus und Transversus zeigen parallel zur Faser-
orientierung ein sehr dhnliches Verhalten. Bei Schub senkrecht zur Faser sind die Kurven
bis Tan(f)= 0,5 ebenfalls dhnlich. Dann weist der Transversus eine grofiere Steifigkeit auf
als der Rectus. Das hintere Blatt der Rectusscheide ist am Steifsten (Abbildung 6.21). Die
Streuungen der Messungen resultieren wiederum mafigeblich aus der Mehrphasigkeit und
Inhomogenitét biologischer Gewebe.
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Abbildung 6.21: Eigenschaften der Bauchwandkomponenten bei einfacher Schubbelastung, 6 =
25%/min, T = 20°C, Kurve: Median, Balken: Minimal- und Maximalwerte

Eine Zugvordehnung der Proben fiihrt zu einer Versteifung der Proben. Abbildung 6.22
zeigt einen Vergleich der mechanischen Eigenschaften von nicht vorgedehnten und vorge-
dehnten Proben bei einfacher Schubbelastung.
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Abbildung 6.22: Eigenschaften der Bauchwandkomponenten bei einfacher Schubbelastung und
einfacher Schubbelastung mit Zugvordehnung senkrecht zur Faserrichtung, 8 = 25%/min, T =
20°C, Kurve: Median, Balken: Minimal- und Maximalwerte

6.7 Querkontraktion im Zugversuch

6.7.1 Literaturiibersicht

Das Volumen von Froschhaut sinkt unter Zugbelastung SNYDER [62]. Bei géngigen Inge-
nieurwerkstoffen wie Metallen nimmt das Volumen unter Zugbelastung stets zu. Verformt
sich eine Struktur &hnlich einer Wirrfasermatte in einer nachgiebigen Matrix aus Grund-
substanz erscheint eine Volumenabnahme bei Zugbelastung méglich.

Knorpelgewebe weist unter Zugbelastung wie Froschhaut eine Volumenreduktion auf, was
nach HARTUNG [64] vorwiegend auf ein Herausquetschen von Fliissigkeit aus dem Gewebe
zuriickzufiihren ist.

Experimente zur Charakterisierung des mechanischen Verhaltens von Katzenhaut fanden
von VERONDA [63] statt. Demnach nimmt das Volumen von Katzenhaut bei Zugbelastung
zunéchst zu und bei gréferen Streckungen wieder ab

6.7.2 Versuchsdurchfiihrung, -aufbau und -auswertung

Die an Rectus und Transversus exemplarisch durchgefiihrten Zugversuche erfolgten bei
Raumtemperatur mit der Zwick Z2.5/TN1S. Die Durchfithrung der Versuche entspricht
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der Vorgehensweise bei den anderen Zugversuchen. Fiir die Zugpriifmaschine steht ein
Videosystem zur Verfiigung, mit dem sich die Experimente aufnehmen lassen. Ein zeitlicher
Abgleich der Aufnahmen mit den anderen Messdaten erfolgt mittels Programmsystem. Die
Streckungen in Zugrichtung erfasst die Maschine, wihrend die Streckungen quer dazu aus
einzelnen Videobildern mit Corel Draw gemessen werden. An die gemessenen Datenpunkte
ist jeweils eine quadratische Funktion mit Hilfe der Methode der kleinsten Fehlerquadrate
angepasst worden.

6.7.3 Versuchsergebnisse

Die Streckungen quer zur Zugrichtung in Abhéngigkeit von den Streckungen in Zugrichtung
bei Zugversuchen parallel und senkrecht zur Faserrichtung sind den Abbildungen 6.23 und
6.24 zu entnehmen.
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Abbildung 6.23: Verformung quer zur Zugrichtung in Abhingigkeit von der Verformung in Zug-
richtung von Rectus und Transversus bei Zugbelastung parallel zur Faserrichtung

Die Proben schniiren sich im Zugversuch parallel zur Faserrichtung stérker ein, als im Ver-
such quer dazu. Bei beiden Versuchsarten sind die Querverformungen geringer als fiir ein
inkompressibles isotropes Material. Also nimmt das Volumen von Rectus und Transversus
bei Zugbelastung parallel und senkrecht zur Faserrichtung zu. Bei gréfleren Deformationen
sind auch Volumenreduktionen moglich (Abbildung 6.25/ und Abbildung 6.26). Die Ergeb-
nisse stimmen qualitativ mit den Messungen anderer Forschergruppen (z. B. VERONDA
[63]) iiberein.

Im Korper iiberlagern sich die Vordehnungen von ca. ey = 60% mit den Streckungen
infolge der Belastungen im Korper. Die Streckungen im Korper liegen in der Gréf8enordnung
von A = 0, 1. In diesem physiologisch relevanten Bereich veréndert sich das Volumen der
Muskelproben nur gringfiigig.
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Abbildung 6.24: Verformung quer zur Zugrichtung in Abhéngigkeit von der Verformung in Zug-
richtung von Rectus und Transversus bei Zugbelastung senkrecht zur Faserrichtung
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Abbildung 6.25: Volumeniénderung von Rectus und Transversus im Zugversuch parallel zur
Faserrichtung
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Abbildung 6.26: Volumeninderung von Rectus und Transversus im Zugversuch senkrecht zur
Faserrichtung

6.8 Kompressibilitidt biologischer Gewebe

6.8.1 Literaturiibersicht

Die einzige bekannte Messung zur Kompressibilitdt weicher biologischer Gewebe stammt
von NORTH [118]. Dabei wurden die Volumenénderungen menschlicher Haut bei hydrosta-
tischer Druckbelastung erfasst. Menschliche Haut ist danach sehr schwach kompressibel bis
inkompressibel. Die Messung der Kompressibilitidt von Skelettmuskeln erfolgte im Rahmen
dieser Arbeit erstmalig.

6.8.2 Versuchsdurchfiihrung und -aufbau

Die Messung der Kompressibilitdt von Rectus und Transversus erfolgte in zwei Schritten,
und zwar wurde im ersten Schritt zunéchst das Anfangsvolumen der Probekorper bestimmt
und im zweiten Schritt erfolgte dann die eigentliche Messung der Kompressibilitéit bei hy-
drostatischer Druckbelastung. Die Volumenbestimmung fand mit dem in Abbildung 6.27
dargestellten Behélter statt. Er weist in einer definierten Hohe eine seitliche Offnung auf,
bis zu der er mit Wasser gefiillt wird. Das Abziehen von eventuell iiberstehendem Wasser
erfolgt mittels handelsiiblicher Spritze. Dann wird die Probe in den Behélter eingebracht
und der Wasserstand steigt. Das Wasser wird wieder bis zur definierten Hohe abgezogen
(Abbildung 6.28)). Es hat das gleiche Volumen wie die Gewebeprobe. Durch Wiegen des
Wassers ergibt sich nach V' = m/p, mit der gemessenen Wassermasse m und der Wasser-
dichte p = 1 kg/dm?, das Probenvolumen. Zum Wiegen stand dabei eine Prizisionswaage
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(Mettler Toledo PB303) zur Verfiigung. Die Proben des Transversus und Rectus von 6 Hy-
bridschweinen hatten Anfangsvolumen von 13 ¢m? bis 33 em3. Es gibt keinen signifikanten
Einfluss der Anfangsvolumina auf die Untersuchungsergebnisse.

Abbildung 6.27: Vorrichtung zur Volumenbestimmung

Probe
X X
+
verdriangtes
Wasservolumen

Abbildung 6.28: Prinzip der Volumenbestimmung durch Wasserverdringung

Messungen zur Verifikation der Genauigkeit der Methode zur Volumenbestimmung mit
einem Aluminiumzylinder bekannten Volumens ergaben eine maximale Abweichung von

1,1% und eine durchschnittliche Abweichung von 0,8% gegeniiber dem wahren Volumen in
10 Versuchen.

Ein an die Materialpriifmaschine Tira Test 2410 montierbarer Druckbehélter zur Messung
der Kompressibilitéit ist Abbildung 6.29 zu entnehmen. Der Behélter hat ein Volumen von
272 ¢m?® (Durchmesser: 6,2 cm, Hohe: 90 cm).
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Abbildung 6.29: Druckbehélter zur Kompressibilititsmessung, links: Bauteil, rechts: Zusam-
menbauzeichnung (STROGIES [119])

Zunéchst fanden solange Versuche mit der nur mit Wasser befiillten Druckkammer statt,
bis die gemessenen Kraft-Traversenweg-Kurven reproduzierbar wurden. Anschliefend er-
folgte die Einbringung von Gewebeproben bekannten Volumens in den mit Wasser befiill-
ten Behélter. Beim Schlieen der Druckkammer kann iiberschiissiges Wasser durch eine
verschlieSbare Entliifftungsbohrung, die sich am hoéchsten Punkt der Kammer befindet,
entweichen. Nach dem Schliefen der Druckkammer wird die Entliiftung geschlossen und
eine Vorkraft von 300N aufgebracht. Davon sind 180 N zur Uberwindung der Reibkraft
zwischen Stempel und Stempelfiihrung erforderlich. Die Ermittlung der Reibkraft erfolg-
te durch Driicken auf den Stempel bei ausgebautem Deckel. Um Lufteinschliisse in der
Kammer auszuschlielen, fand bei konstanter Vorkraft eine Entliiftung der Kammer statt.
Anschlielend erfolgte dann der eigentliche Versuch mit einer Kraftgeschwindigkeit von
50 N/s. Die Vorkraft sorgt auch fiir identische Anfangsbedingungen der Experimente.

6.8.3 Versuchsauswertung

Von dem Verhalten des Gesamtsystems bestehend aus Druckkammer, Wasser und Pro-
bekorper ist zundchst die vorher gemessene Systemantwort der Priifvorrichtung (Druck-
kammer und Wasser) subtrahiert worden. Anschlieend erfolgte das Herausrechnen des
Vordrucks infolge der Vorkraft durch Verldngern der berechneten Druck-Volumen-Kurve
in den Koordinatenursprung (Abbildung 6.30). Durch Bezug der so bestimmten druck-
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abhéngigen Volumenverdanderungen der Probekérper V (p) auf das Anfangsvolumen V; lédsst
sich schliefllich das Druck-Volumenverdanderung-Verhéltnis bestimmen.

Abbildung 6.30: Schematische Darstellung der Auswertung hydrostatischer Druckversuche

6.8.4 Versuchsergebnisse

Bei hydrostatischer Druckbelastung verhalten sich Rectus und Transversus relativ schwach
kompressibel. Bei sehr hohen Driicken von 200 bar weisen sie geringe Volumen&nderungen
% von etwa 1% bis 4% auf (Abbildung [6.31). Dabei lésst sich das Volumen im Anfangs-
bereich — bei kleinen Driicken — leichter komprimieren als im weiteren Verlauf, was darauf
zuriickzufiihren ist, dass die Atom- und Molekiilabsténde nicht beliebig reduzierbar sind.

200 T

—_
W
(=]
I
T

100 +

Reetus %
— Transversus %‘/

Hydrostatischer Druck [bar]

50 +

1 0.98 0.96 0,94 0.92 0.9

Volumenveréinderung V/V, [-]
Abbildung 6.31: Kompressibilitit von Rectus und Transversus bei Belastung durch hydrostati-
schen Druck
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6.8.5 Verifikation der Messmethode

Um die Genauigkeit der Messergebnisse beurteilen zu kénnen, erfolgten Referenzmessun-
gen mit POM (Polyoxymithylen), was als inkompressibel gilt. Die Proben hatten einen
Durchmesser von 40 mm und eine Héhe von 30 mm.

Die Ergebnisse zeigen keine Unterschiede der Druck-Volumenédnderung-Kurven bei Befiillung
der Druckkammer mit Wasser und der Befiillung mit POM und Wasser, was zeigt, dass
POM tatséachlich inkompressibel ist, und dass die konstruierte Kammer zur Kompressibi-
litdtsmessung eine geniigende Genauigkeit aufweist (Abbildung 6.32).

300 +
=
<
=2
o — Wasser
£ 200 T
a POM (und Wasser)
5
= y
g -
g 100 4 /
”
<
>
==

0 .
0 Volumeniénderung AV

Abbildung 6.32: Druckkammer-Volumeninderung-Kurven bei Befiillung nur mit Wasser und bei
Fiillung mit POM (und Wasser)

6.9 Messfehlerabschitzung

Die Definition der Anfangsléange erfolgte fiir die Zugversuche von Mitte zu Mitte des letzten
freien Zahns der Einspannung. Es wére auch moglich die Anfangsldnge von Ende zu Ende
der letzten Probe einspannenden Zahnflanke zu definieren. Die Definitionen unterscheiden
sich pro Einspannung um eine halbe Zahnkopfbreite. Bei einem Modul von 2,5 ist der
Zahnkopt etwa 2,1 mm breit. Fiir 5 cm lange Proben ergibt sich damit eine Differenz der
Anfagslingen von 4,2%. Bei den Schubversuchen ist die Probenldnge eindeutig. Die Pro-
ben werden 90° verdreht zu den Zugproben eingespannt (Abbildung[6.19). Der Messfehler
beziiglich der Messung der Anfangslénge mit Schieblehre wird auf 0,1 mm geschétzt. Das
sind ca. 2% Ungenauigkeit bei den Zugversuchen und 4% bei den Schubversuchen. Die
Messung der Probenquerschnitte erfolgte ebenfalls mittels Schieblehre, wobei der mégliche
Messfehler auf 0,1 mm geschétzt wird. Das entspricht moglichen Fehlern von 10% bei den
Zugversuchen und 5% bei den Schubversuchen.

In Kapitel 6.5.5 ist die Genauigkeit der Léngenénderungsmessung mittels Traversenweg
exemplarisch untersucht worden. Die maximale Abweichung zwischen Messung auf Probe
und Messung mit Traversenweg betragt 3%.
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Das Eigengewicht der Proben hat einen vernachliassigharen Einfluss auf die Messergebnis-
se. Bei einer 5 cm langen Probe mit einem Querschnitt von 1 cm? und einer Dichte von
1 kg/dm? ist die Probenmasse m= 1/200 kg. Diese erzeugt eine sehr kleine, maximale Span-
nung von o,,q= m g/A= 0,0005 N/mm?. Die Spannung steigt von der Probenunterkante
zur Probenoberkante linear von 0 bis o,,,, an.

Bei der Volumenbestimmung der Fleischproben treten durchschnittliche Fehler von 0,8%
auf (Kapitel 6.8).

6.10 Altersbedingte Degradation mechanischer Eigen-
schaften biologischer Gewebe

Die mechanischen Eigenschaften biologischer Gewebe sind altersabhingig. Quantitative
Untersuchungen dazu sind etwa in KATAKE [120], YAMADA [27], ALNAQEEB [121],
DALY [122] enthalten. Fiir die Altersabhéngigkeit der mechanischen Eigenschaften der
Muskulatur liegen Daten fiir den Rectus vor. Entsprechende Untersuchungen fiir die Apo-
neurosen und Faszien der Bauchwand sind in der Literatur nicht verfiigbar. Deshalb wer-
den hierfiir, aufgrund der vergleichbaren Zusammensetzung, die verfiigbaren Daten der
Achillessehne aufgefiihrt. Die Daten stammen von einige Zeit post mortem durchgefiihrten
Untersuchungen und sind daher als Anhaltspunkte zu sehen.

Bei jungen Personen sind Bruchfestigkeit und -dehnung am Groéfiten. Beide Eigenschaften
degradieren mit zunehmenden Alter. Dabei sinkt die Bruchfestigkeit op weitaus stéarker
als die Bruchdehnung 5 ab. Des Weiteren weisen die mechanischen Eigenschaften von
Muskeln eine groflere Altersabhéngigkeit auf als die von Aponeurosen bzw. Sehnen, was
am Degradationsmechanismus liegt.

Ursache fiir die Verdnderung der mechanischen Eigenschaften der Muskeln ist eine Zu-
nahme des Bindegewebsanteils der Muskeln mit steigendem Alter (ALNAQEEB [121]).
Dabei erhoht sich zunéchst der Volumenanteil des Epimysiums. Im fortgeschrittenen Alter
nimmt dann auch der Anteil des Perimysiums signifikant zu. Da Kollagenfasern eine sehr
grofle Steifigkeit verglichen mit passiven Muskelfasern besitzen, nimmt die Steifigkeit des
gesamten Muskels schon bei geringer Volumenanteilerh6hung des Bindegewebes bedeutend
Zu.

Werden die mechanischen Eigenschaften im Alter von 10 - 19 Jahren mit Eins gewichtet,
ergeben sich fiir die Degradationen der Eigenschaften die in Tabelle 6.4 aufgelisteten Werte.

Das mechanische Verhalten biologischer Gewebe hédngt auch von genetischer Veranlagung
und der Lebensweise ab. Daher kann es bei jeder Person Abweichungen beziiglich der
oben genannten Faktoren geben, wobei die moglichen Abweichungen mit steigendem Alter
zunehmen (YAMADA [27], Tabelle 6.5).
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Tabelle 6.4: Altersabhiingigkeit mechanischer Eigenschaften von Muskeln und Sehnen nach YA-
MADA [27]

Altersgruppe 10-19]20-29 [ 30-39 |40-49 | 50-59|60-69 | 70-79
Muskel OB 1 0,79 0,68 0,58 0,53 0,47 0,47
(Rectus) €B 1 0,98 0,95 0,94 0,94 0,89 0,89
Aponeurose OB 1 1 1 1 1 0,95 0,78
(Achillessehne) | ep 1 1 0,96 0,96 0,96 0,92 0,92

Tabelle 6.5: Mogliche Abweichungen der mechanischen Eigenschaften von Geweben einer Ein-
zelperson gegeniiber dem Durchschnitt in Jahren

Durchschnittsalter | 25 | 35 | 45 | 55 | 65 | 75

Mogliche Abweichung [ 2 | 4 | 6 | 8 |10 | 12




Kapitel 7

Kontinuumsmechanik und
Materialtheorie

Die verwendete Notation sowie die zur Modellierung des Materialverhaltens und zur Im-
plementierung in das Finite-Elemente-Programm Abaqus benétigten Grundlagen der Kon-
tinuumsmechanik werden im Folgenden skizziert.

7.1 Notation und mathematische Grundlagen

Zur Beschreibung des Materialverhaltens werden skalare, vektorielle und tensorielle Gréfien
benotigt. Tensoren 1. Stufe (Vektoren) sind einfach unterstrichen und Tensoren 2. Stufe

doppelt unterstrichen dargestellt. Tensoren 4. Stufe werden ebenfalls doppelt unterstrichen
[4]
dargestellt und haben zur Kennzeichnung zusétzlich eine 4 in eckigen Klammern (7).

Tensoren werden als lineare Abbildungen aufgefasst.

Alle im Folgenden eingefiihrten Berechnungsvorschriften sind auf eine kartesische Ortho-
normalbasis e;, ¢ =1...3 bezogen.

Die einfache Uberschiebung (Skalarprodukt) von Tensoren lautet

v]

und die doppelte Uberschiebung

s
[&

Auflerdem ist das duflere oder dyadische Produkt definiert als
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(128)

2) ik = AijBkl~ (73)

Des Weiteren wird zur vereinfachten Schreibweise

(ég)ij = AikAkj (7-4)
eingefiihrt. Die tensoriellen Operationen sind in Tabelle [7.1 nochmals zusammengefasst.

Tabelle 7.1: Tensorielle Operationen

Operation ‘ Symbolische Schreibweise ‘ Indizistische Schreibweise
Einfache Uberschiebung (é . é) y A By
Doppelte Uberschiebung A--B Ay B
Dyadisches Produkt (7 ® é) ikl A;; By

Tensoren lassen sich nach

sym(d) = J(A+ A7) (7.5

shw(4) = (A~ A7) (7.6)

in einen symmetrischen Teil sym(A) und einen antimetrischen Teil skw(A) zerlegen. Spe-
zielle Tensoren sind der Einheitstensor 2. Stufe (Identitét)

B (1 firi=j
@)m =0 = {0 fiir i # 5 (7.7)
der Einheitstensor 4. Stufe
4]
( 1 ) = 0k 0j1, (7.8)
ikl

der Transponierer 4. Stufe

=

(

[

) — 6.6 (7.9)
ikl
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und der Symmetriesierer 4. Stufe

[4] 1
(s ) = 5 (b + dadi). (7.10)
ijkl

Fiir eine detaillierte Darstellung der Tensorrechnung in kartesischen Koordinaten sei auf
BETTEN [123] verwiesen.

7.2 Grundlagen der Kontinuumsmechanik und Mate-
rialtheorie

Nun werden die grundlegenden Konzepte der Kontinuumsmechanik und Materialtheorie
vorgestellt. Ausfiihrliche Darstellungen lassen sich etwa bei ALTENBACH [124], BETTEN
[125], HAUPT [126], KRAWIETZ [127], MARSDEN [128], OGDEN [129], TRUESDELL
[130] und ZIMMERMANN [131] finden.

7.2.1 Kinematik des Kontinuums

Unter einem Korper k ist eine zusammenhingende, kompakte Menge materieller Elemente
X zu verstehen. Ist z der Ort eines Teilchens im dreidimensionalen euklidischen Raum R3,
heifit die Abbildung

z = x(X) (7.11)

Konfiguration. Eine Konfiguration beschreibt demnach eine stetige, eineindeutige Zuord-
nung von Ortsvektoren z zu den materiellen Teilchen X . Eine Aufeinanderfolge von Kon-
figurationen

z=x(X,1) (7.12)

mit der Zeit t als Parameter heiffit Bewegung oder Verformung. Héufig werden die Ei-
genschaften des Korpers auf eine (willkiirliche) Referenzkonfiguration k bezogen, die der
Korper k£ zum Zeitpunkt ¢ = 7 einnimmt:

E=k(X,T) (7.13)
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oder

X=r'(¢&7). (7.14)

£ gibt den Ort des Teilchens X zur Zeit 7 in der Referenzkonfiguration s an. Das Teilchen
X wird also durch seinen Ortsvektor { in der Referenzkonfiguration k gekennzeichnet

(Abbildung [7.1).

X
Abbildung 7.1: Beschreibung von Bewegungen und Verformungen als Aufeinanderfolge von Kon-

figurationen

Die gesuchten Bewegungsgleichungen

z=x (@’1 (5, 7') ,t) =X, (@’l,t,T) (7.15)

und

£=x," (z.t7) (7.16)
lassen sich durch Einsetzen von[7.14/in[7.12 berechnen. In dieser Betrachtungsweise wird die
Bewegung des Korpers k durch eine Folge bijektiver Abbildungen der Referenzkonfiguration
x auf die Augenblickskonfiguration § beschrieben. Als lineare Approximation von [7.17
gewinnt man fiir einen festen Zeitpunkt ¢ den augenblicklichen Bewegungszustand

de = F-dg (7.17)
: Oz
mit F = a—é = grade x. (7.18)
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F heiBlt Deformationsgradient der Bewegung. Er kann nach CAUCHY polar zerlegt in

I
Il
I
I
I
I<
I

(7.19)

Dabei ist R ein eigentlich orthogonaler Drehtensor. U und V. sind symmetrische Tensoren
und heiflen Rechts- und Links-CAUCHY-GREEN-Strecktensoren.

7.2.2 Dehnungsmafle

Mit Hilfe des Deformationsgradienten lassen sich diverse Dehnungs- und Verzerrungsten-
soren definieren. Im Rahmen dieser Arbeit werden der linke und der rechte CAUCHY-
GREEN-Tensor benétigt. Diese sind definiert durch

= |Im
Iy I,
[

[\

=~

[\

()

N—

[oNTRe
I
H“ijH I
Il
IS 1<
\]
2

B und C sind symmetrische Tensoren und besitzen gleiche Invarianten. Diese lauten

L = sp(g) (7.22)
I = ;((SP(C>)2—3P(C2)> (7.23)
Iy = det(C). (7.24)

Der rechte CAUCHY-GREEN-Tensor (' ist der Metriktensor in der Referenzkonfiguration.

Héufig wird die Verformung in einen isochoren und einen volumetrischen Anteil aufgespal-
ten. Isochorer linker und rechter CAUCHY-GREEN-Tensor lassen sich nach

[[S{Rlis]

berechnen.
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7.2.3 Geschwindigkeit

Die Geschwindigkeit  eines materiellen Teilchens X', gekennzeichnet durch §, ist

i1, = LT

§t7)=—= (7.27)

Das Geschwindigkeitsfeld in der infinitesimalen Umgebung eines Punktes P zur festen Zeit
t lautet in der EULERschen Feldbeschreibung

i(xg+dx,t, ) = d(we,t,7)+L-dx (7.28)

L = E'Eil = gra’dajl. - 8x2
&= 2L oz,

(7.29)

L heifit Gradiententensor des Geschwindigkeitsfeldes. Der Gradiententensor des Geschwin-
digkeitsfeldes lidsst sich in einen symmetrischen und einen antimetrischen Anteil aufspalten.
Der symmetrische Anteil,

D= (L+ L) (7.30)

welcher Liangen- und Winkeldnderungen materieller Linienelemente beschreibt, wird als
Deformationsgeschwindigkeitstensor D bezeichnet und der antimetrische Anteil

W= (L L") (7.31)

als Rotationsgeschwindigkeitstensor oder Wirbeltensor W. Der Rotationsgeschwindigkeits-
tensor gibt die Rotationsgeschwindigkeit materieller Linienelemente an.

7.2.4 Spannungsmafle

Da sich erst im belasteten Kontinuum die resultierenden Spannungen, Verzerrungen und
Gleichgewichtszustédnde einstellen, ist es naheliegend die Spannungs- und Verzerrungsfelder
sowie das Aufstellen der Elementararbeit und der Gleichgewichtsbedingungen in EULER-
schen Koordinaten — Konfiguration y — durchzufithren. Durch Bezug der in y freigelegten
Elementarkraft dF auf das gerichtete Flichenelement dA der Augenblickskonfiguration ist
der CAUCHY-EULER-Spannungstensor ' definiert:
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dFF = tdA=T-ndA=1T-dA (7.32)
dF
T = —. )
T A (7.33)

Dabei gilt die CAUCHYsche Spannungsgleichung. Spannungsvektor ¢ ist der Spannungs-
tensor einfach iiberschoben mit der Flachennormalen n. Nun wird etwa zur Feldbeschrei-
bung in der Elastomechanik

u(z) =z —§(z) (7.34)

angesetzt. Die gesuchten Verschiebungen u héngen also von den unbekannten Koordinaten
der Augenblickskonfiguration x ab. Darum ist es naheliegend (7.32), mathematisch kon-
sequent aber physikalisch gekiinstelt, auf die Referenzkonfiguration & zu bezichen, da die
Ortsvektoren £ dort bekannt sind:

dF = tygdAy=T""" . dA (7.35)
dF
0

zl'P K heiBt 1. PIOLA-KIRCHHOFF-Spannungstensor. Experimentell werden in der Ela-
stomechanik im Regelfall 1. PIOLA-KIRCHHOFF-Spannungen ermittelt. Die im allgemei-
nen vorhandene Unsymmetrie des 1. PIOLA-KIRCHHOFF-Spannungstensors erschwert
seinen Gebrauch beim Formulieren von Stoffgesetzen, weshalb der symmetrische 2. PIOLA-
KIRCHHOFF-Spannungstensor zZP K eingefithrt wird. Dazu wird die Elementarkraft dF
der Transformation von Elementarlingen unterworfen und auf das Fldchenelement dA,
bezogen:

dFy = E'-dF (7.37)

dFy, = T*PK.dA (7.38)
dF,

K = d:AZ. (7.39)

Weiteres gebraduchliches Spannungsmafl ist der KIRCHHOFF-Spannungstensor oder ge-
wichtete CAUCHY-EULER-Spannungstensor zK

T8 = detF7="2
- - P

[

(7.40)
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Die verschiedenen Spannungsmafle konnen mit

1.PK T 1.PK -1\7
T= gz I"-E TN = detET-(E7)
T
T= g E-T°7-E" TN = daE P '-T-(E7)
K K
L= pT T = detE T .
zK — £-£2.PK _ET zQ.PK — £—1 zK . <£—1)T
TK = LPK . pT TLPE = K. (£—1>T
TLPK — F X TQ.PK T?.PK — F—l . Tl.PK

ineinander iiberfithrt werden. Bei geometrisch linearen Problemen, also kleinen Verformun-
gen, fallen alle Spannungsmafle zusammen.

Die massenspezifische Leistung der Spannungen an der Verformungsgeschwindigkeit ¢, wel-
che ein Ma#f ist fiir die von den CAUCHY-Spannungen an den Verformungen geleistete
Arbeit pro Zeit, ist nach PRAGER definiert durch

1 1
(= p Ty Dy = p sp (2 : Q) : (7.42)

Durch algebraische Umformungen erhélt man auch

(= 21po sp (T2 PE C) (7.43)

Da die massenspezifische Leistung der Spannungen proportional zu sp (T2 PK C’) ist,
ist der 2. PIOLA-KIRCHHOFFsche Spannungstensor leistungskonjungiert zum rechten
CAUCHY-GREEN-Verzerrungstensor.

Eine detaillierte Darstellung von Spannungs-, Dehnungs-, Verzerrungstensoren und deren
Leistungskonjungiertheit findet sich beit MACVEAN [132].



Kapitel 8

Transversale Isotropie

Biologische Gewebe unterliegen im Korper grofien Verformungen. Daher wird zur Mate-
rialbeschreibung ein finites Stoffgesetz benétigt. Muskeln und Aponeurosen weisen eine
ausgezeichnete Faserrichtung auf. Solche Materialien werden als transversal isotrop be-
zeichnet.

Nach Vorbemerkungen zu passiven Muskeleigenschaften wird zur Vollstdandigkeit auf line-
ar elastisches Materialverhalten eingegangen. Im Anschluss wird die Theorie der finiten
transversalen Isotropie dargestellt.

8.1 Vorbemerkungen zu passiven mechanischen Ei-
genschaften von Muskeln

Die Modellierung von Skelettmuskeln basiert bis heute mafigeblich auf den Arbeiten von
HILL [133, 134]. Das von HILL entwickelte drei Elemente-Modell zeigt Abbildung 8.1.
Es besteht aus einem seriellen elastischem Element (SEE), einem parallelen elastischen
Element (PEE) und einem kontraktilen Element (KE). Das parallele elastische Element
dient der Beschreibung der mechanischen Eigenschaften von Muskelaponeurosen oder Seh-
nen. Das serielle elastische Element charakterisiert die Muskelfaszien und das kontraktile
Element die aktiven kontraktilen Eigenschaften von Skelettmuskeln.

Basierend auf elektronenmikroskopischen Beobachtungen wurde von HUXLEY eine verfei-
nerte Theorie zur Beschreibung des aktiven Verhaltens von Skelettmuskeln entwickelt. Bei
Ausschiittung von ADP und Calziumionen binden sich die Kopfe der Myosinfilamente an
die diinnen Aktinfilamente. Anschlieend verschieben die Kopfe das Aktin und Myosin ge-
geneinander. Das Losen der Myosinkopfe erfolgt schlieflich durch Ausschiittung von ATP.
Dieser Vorgang findet bei Muskelkontraktion mehrmals hintereinander statt. Aufgrund
der geschilderten Prozesse sind die kontraktilen mechanischen Eigenschaften der Muskeln
anders als die elastischen Eigenschaften zeitabhéngig.
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Abbildung 8.1: Drei Elemente-Modell nach HILL

Es gibt in der Literatur diverse Modifikationen der angesprochenen Modelle, die durch leicht
modifizierte kontraktile Elemente und Hinzunahme oder Weglassen elastischer Elemente
zur Beschreibung des passiven Muskelverhaltens gekennzeichnet sind (z. B. AIGNER [135]
und BHARGAVA [136]). In Ubereinstimmung mit der einschligigen Fachliteratur wird das
passive Verhalten der Skelettmuskeln in dieser Arbeit elastisch modelliert.

8.2 Linear elastische transversale Isotropie

Zur Motivation der angewandten Priiftechnik soll der Einfachheit halber kurz auf linear
elastisches anisotropes Materialverhalten im Rahmen der klassischen Elastizitétstheorie,
d. h. Verschiebungen klein gegen charakteristische Kérperabmessungen und Verschiebungs-
ableitungen sehr viel kleiner als Eins, eingegangen werden. Die Materialbeschreibung der
biologischen Gewebe erfolgt durch Finite Stoffgesetze.

Das verallgemeinerte HOOKEsche Gesetz lautet (in kartesischen Koordinaten)

0ij = Cijkm €km i,j,k,m=1...3. (8.1)

Der Spannungstensor o;; ist aufgrund des Satzes der zugeordneten Schubspannungen sym-
metrisch. Der Verzerrungstensor ey, ist aufgrund der Vertauschbarkeit der Reihenfolge
beim Skalarprodukt symmetrisch. Deshalb gilt fiir die 3* = 81 Komponenten des Steifig-
keitstensors Cjjpm

Cijkm = Ojikm = Cijmk = Cjimk- (82)

Aufgrund dieser Symmetrien hat der Steifigkeitstensor 36 unabhéingige Komponenten. Sind
die Verformungen reversibel und isotherm, so existiert ein elastisches Potenzial
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Eij:‘ffj Ei]':%:;kj
W = / Oij d&?ij = / Cijkm Ekm d&j. (83)
e’;‘ij:O Eij:O

Wenn vorausgesetzt wird, dass W eine eindeutige Funktion der Verzerrungen W = W (g;;)

ist, gilt

ow

AW = —
&EU

dEij
und fiir das vollsténdige Differential

dW = Cz’jkm Ekm de’fij.

Ein Vergleich von 8.4 und 8.5/ liefert

ow
e = Cijkm Ekm
)

und weiteres ableiten nach dem Verzerrungstensor

O*W

I — Ck .
c%ij 8Ekm Em

(8.4)

(8.5)

(8.6)

(8.7)

Aufgrund der Vertauschbarkeit der Reihenfolge der 2. Ableitung (SCHWARZscher Satz)

besitzt der Steifigkeitstensor weiterhin die Symmetrie

Cijkm - Ckmij

(8.8)

und es verbleiben 21 unabhéngige Materialkonstanten. Ein solches Materialverhalten wird
als aleotrop bezeichnet. Umgeformt nach den Verzerrungen lautet das symmetrische Stoff-

gesetz in pseudovektorieller Schreibweise

€1 Nitit Nizz Niss Niz Niaz Nias 01
€2 Ni1z2 Nagzao Nagzz Naotz Nogas  Nogis 02
€3 _ N33 Nazzs Nzzzz Nizziz Nizas Naziz 03
Y12 Nitiz Nogiz Nzziz Nigiz Nizgs Nigas T12
V23 Nir2s Nazas Nzzaz Nisaz Noszags  Nozis T23

Y13 Ni11s Nagis Nizziz Nioiz Naziz Nisis 713

(8.9)
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Darin ist Njjkm, der Nachgiebigkeitstensor. Ist das Materialverhalten invariant gegeniiber
Drehung um 180° beziiglich dreier orthogonaler Achsen liegt Orthotropie (Rhombische
Anisotropie) vor und es verbleiben 9 unabhéngige Materialkonstanten. Ein Material mit
zweil ausgewiesenen Faserrichtungen, wie zum Beispiel der Herzmuskel, verhélt sich ortho-
trop. In pseudovektorieller Schreibweise lautet das verallgemeinerte HOOKEsche Gesetz
ausgedriickt mit Ingenieurkonstanten dann

€1 Ve,  —v2/p, =3/, 0 00 o1
€2 —vefp g, —vsfp, 0 0 0 P
€3 _V13/E1 _VQS/E2 1/Eg 0 0 0 03

_ 8.10
Y12 0 0 0 Ve, 0 0 Ti2 (8.10)
Y23 O O O O 1/G23 0 T23
Y13 0 O 0 O 0 1/G13 T13

Auf der linken Seite der Gleichung stehen die Ingenieurdehnungen ¢; und die Schiebungen
7ij- Die Dehnungen beschreiben Léngenénderungen und die Schiebungen Winkeldnderun-
gen. Die Deformationen werden durch verallgemeinerte Kréifte in Form von Normalspan-
nungen o; und Schubspannungen 7;; verursacht. Im einfachsten Fall werden die Verzerrun-
gen und Spannungen mit Konstanten verkniipft. Die Elastizitdtsmoduln E; kennzeichnen
dann den Widerstand eines Materials gegeniiber Léngenédnderungen. Die Schubmoduln
G;; kennzeichnen den Widerstand eines Materials gegeniiber Winkelénderungen. Mathe-
matisch ist der Elastizitdtsmodul die Steigung im Normalspannungs-Dehnungs-Diagramm
und der Schubmodul die Steigung im Schubspannungs-Schiebungs-Diagramm. Die Quer-
kontraktion v;; ist als negatives Verhiltnis von Léngs- zu Querverformung bei Zug- und
Druckbelastung definiert.

Die meisten biologischen Gewebe, etwa Skelettmuskeln, Aponeurosen, Sehnen, Béander,
weisen nur eine ausgezeichnete Faserrichtung auf. Sind die Fasern in der Ebene senkrecht
zu diesen Fasern statistisch gleichméfig verteilt, kann in der Ebene Isotropie angenom-
men werden. Ein solches Materialverhalten wird transversale Isotropie oder hexagonale
Anisotropie genannt. Wenn die 1-Richtung die Faserrichtung ist, lautet das Stoffgesetz

€1 Ve,  —v2fg, —v2fp, 0 0 0 o1
€2 —v2fp g,  —v2/p, 0 0 0 P
€3 _V12/E1 _V22/E2 1/E2 0 0 0 03

= 8.11
Y12 0 0 0 1/G12 0 0 T12 ( )
Yo3 0 0 0 0 2*(1+V22)/E2 0 T3
Y13 0 0 0 0 0 1/G12 713

Es gibt also 5 unabhéngige Materialkonstanten, und zwar den Elastizitdtsmodul parallel zur
Faserrichtung F, den Elastizitdtsmodul senkrecht zur Faserrichtung Fs, die Querkontrak-
tionen 15 und v und den von den Zugeigenschaften unabhéngigen Schubmobul senkrecht
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zur Faser G'1o. Demnach konnen zur vollstdndigen Charakterisierung transversal-isotroper
Materialien zum Beispiel zwei Zugversuche und ein Schubversuch durchgefiihrt werden.
StandardméBig werden Zugversuche parallel und quer zur Faserrichtung durchgefiihrt. Da-
bei lassen sich auch die Querkontraktionen messen. Dariiber hinaus ist ein weiterer Versuch
zur Bestimmung der Schubeigenschaften erforderlich. Reine Schubversuche erfordern eine
aufwendige Probenvorbereitung, die nach Norm [105] ein Einschneiden der Probe und das
préazise Bohren von Léchern mit Hilfe einer Bohrschablone erfordert. Eine solche Proben-
vorbereitung ist fiir Muskeln und Faszien sehr kompliziert. Alternativ dazu konnen einfache
Schubversuche durchgefiihrt werden, die sich aufgrund der homogenen Deformation zum
Anpassen der Parameter von Materialmodellen gut eignen.

Bei Isotropie liegen unendlich viele Symmetrieebenen vor. Es verbleiben nur zwei un-
abhéngige Materialkonstanten. Kunststoffe etwa fiir Implantatmaterialien verhalten sich
isotrop. Bei Isotropie reicht ein Zugversuch mit Bestimmung der Querkontraktion aus, um
das Materialverhalten zu erfassen und das Stoffgesetz lautet

El 1/E _IJ/E _V/E O 0 0 0_1
&9 —V/E 1/E _V/E 0 0 0 o
T2 | 0 0 0 2(0+)/p 0 0 o (8.12)
Y23 0 0 0 0 2+(14v) /g 0 Tos
713 0 0 0 0 0 2*(1+”)/E s

8.3 Finite transversale Isotropie

Bei einem elastischen Material héngt das Verhalten eines materiellen Punktes nur vom au-
genblicklichen Deformationsgradienten ab. Das Verhalten ist zeitunabhéngig, es sei denn,
dass sich der Deformationsgradient mit der Zeit dndert. Existiert zusétzlich ein Poten-
zial, die Forménderungsenergie W, aus dem die Spannungen jedes materiellen Teilchens
abgeleitet werden konnen, wird das Materialverhalten als hyperelastisch bezeichnet. Liegt
im Material eine Vorzugsrichtung vor, etwa aufgrund der unidirektionalen Ausrichtung
von Fasern in einer Matrix, wird das Material als transversal isotrop oder hexagonal ani-
sotrop bezeichnet. Ein solches Materialverhalten soll im Folgenden beschrieben und zur
Modellierung des Materialverhaltens von passiven Muskeln und Aponeurosen genutzt wer-
den. Dazu werden der 2. PIOLA-KIRCHHOFFsche Spannungstensor ' 2PK und der rechte
CAUCHY-GREEN-Tensor C bzw. der isochore rechte CAUCHY-GREEN-Tensor C' als
leistungskonjungierte Gréflen benutzt. Ein solches Material besitzt fiinf Invarianten. Diese
lauten nach SPENCER [44]

L = sp(C) (8.13)
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L = ;((SP(C))Q—SP(GQD (8.14)
Iy = det(C) (8.15)
Iy = ag-C-ay (8.16)
Is = ay-C?-ay. (8.17)

Der Einheitsvektor a gibt die Faserrichtung in der Referenzkonfiguration « an.

Die Streckung A\ in Faserrichtung lésst sich durch Transformation des Anisotropievektors
ag der Referenzkonfiguration in die Augenblickskonfiguration nach

Aja =

[igs!

- ay (8.18)

bestimmen. Darin ist der Anisotropievektor a der Augenblickskonfiguration ein Einheits-
vektor. Dann gilt auch

)\ﬁQ.Q:)\ﬁ:QO'ET‘E'QOZQO.

Q

cap = 1. (8.19)

Somit kann die vierte Invariante als Quadrat der Streckung in Faserrichtung interpretiert
werden. Die Beziehung [8.19 ist etwa zur Umrechnung der zweiten PIOLA-KIRCHHOFF-
Spannung in die CAUCHY-Spannung niitzlich.

Zur Parameteridentifikation durch Abgleich von Theorie und Experiment ist es vorteilhaft,
die Verformung in einen isochoren und einen volumetrischen Anteil aufzuspalten. Dann
lautet der irreduzible Satz der Invarianten

I = sp(C) (8.20)
L= (@) - () (8.21)
Iy = det(C) (8.22)
Iy = ay-C-aq (8.23)
I = ao-g2-go. (8.24)

Die Ableitungen der isochoren Invarianten nach dem rechten CAUCHY-GREEN-Tensor
und von I3 nach C' sind
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gg - 5 (1- ;T c) (8.25)
R (R R ey 526)
?)g = Lo (8.27)
gg:: QJB(WW@WV-;J4C? (8.28)
gg’ - 131/3(a0®c-a0+0.a0®a0—§I5C_1> (8.29)

Insbesondere bei schwach kompressiblem Materialverhalten wird anstatt von I3 haufig
J =det(F) = ]§/ ? verwendet. Die Ableitung von .J nach C lautet

=—JC (8.30)

Die 2. PIOLA-KIRCHHOFF-Spannung 22? K Jasst sich durch Anwendung von Ketten-
und Produktregel mit Hilfe der angegebenen partiellen Ableitungen aus der Forménde-
rungsenergie W nach

oW S oW oI, oC oW aJ
2.PK _ 92" _ A - .
L =%%¢ = *Z1,00 o tarac (8:31)

S oW al, oW oJ
- 9 W9y 9J
; 1, 9C  ~ o7 oC

g=1,2,4,5 (8.32)

berechnen. Zur einfacheren Darstellung werden die ersten und zweiten Ableitungen der
Forménderungsenergie nach den isochoren Invarianten im Folgenden durch

ow
Wy = — k=1,2,4,5 8.33
k a[k y &y Ey ( )
und
2
W= I 1045 r=1.245 (8.34)

87k 875
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abgekiirzt. Fiir den volumetrischen Anteil gelten entsprechend die Bezeichnungen W; und
W; ;. Damit lasst sich die 2. PIOLA-KIRCHHOFF-Spannung als

zQ.PK = 2[31/3{(W1 +71 WQ)l_WQ C

1 - _ _ _ o
- 3 ([1 W, +2T, Wo+ Ty Wy +2T5 W5)C !

+ Wiay®ay+Ws (a0®0-a0+0-a0®a0)}+WJ JC' (8.35)

schreiben. Eine detaillierte Darstellung zu finiter transversaler Isotropie findet sich etwa
bei SPENCER [44] und HOLZAPFEL [45].

8.4 Beriicksichtigung von Gewebevordehnungen

Die Gewebe des Korpers sind in situ dhnlich wie ein Gummiband vorgespannt (Abschnitt
6.5). Demnach ist die Geometrie einer bereits verformten Zwischenkonfiguration und die
spannungsfreie Referenzkonfiguration bekannt. Da die Vordehnungen der beteiligten Ge-
webe nach Betrag und Richtung unterschiedlich sind und es auch Komponenten wie das
Implantat gibt, die keine Vordehnungen aufweisen, ist es kaum moglich mit Hilfe der Metho-
de der Finite Elemente von der spannungsfreien Referenzkonfiguration in die vorverformte
Zwischenkonfiguration zu rechnen und anschliefend die Belastung im Koérper aufzubrin-
gen. Weitaus eleganter ist es, die Geometrie der vorverformten Zwischenkonfiguration zu
modellieren und den Deformationsgradienten multiplikativ in die Vorverformungen F°V
und die Verformungen im Korper / Korper gemif

F = EKérper . £€v (836)

aufzuspalten. F'°V lautet etwa in Spektraldarstellung

Ay 00
(E) =] 0 xv 0 |e@e (8.37)
N 0 0 gy

Die Randbedingungen des Finite-Elemente-Modells miissen die Vorverformungen ermogli-
chen. Sonst entspannen sich die Gewebe, indem sie sich zusammenziehen.



Kapitel 9

Implementierung in das
Finite-Elemente-Programm Abaqus

Die erarbeiteten Materialmodelle sind in das Finite-Elemente-Programm Abaqus imple-
mentiert worden. Dazu stellt das Programm die Materialschnittstelle Umat bereit.

Dem Finite-Elemente-Programm Abaqus miissen aus der Materialschnittstelle Umat CAUCHY-
Spannungen 7" {ibergeben werden. Durch Transformation von 22'}) K gemiB 7,41 erhilt man

N3

2 1 - o 7 T B
- J{_S (T Wi+ 2T Wo+ Ty Wy + 2T, Wa) L+ (Wi + T, W3) B
1

— W B +WiLia®a+1, W (a®B-a+B-a®a>}+2WJ 1. (9.1)

Implizite Finite-Elemente-Codes benttigen neben den Spannungen auch eine Materialtan-
gente, die programmspezifisch ist und zur Losungssuche benotigt wird. In Abaqus Standard

[4]
ist die benotigte Tangente ¢ laut Handbuch [137] die Variation der Kirchhoff-Spannung 7
nach dem symmetrischen Anteil des Geschwindigkeitsgradienten (virtuelle Verformungsge-
schwindigkeit) D:

[4]

STK = t 6D (9.2)

0D = sym (5£ : Eil) : (9.3)

Die Tangente fiir das vorliegende Problem wird nun hergeleitet. Analog zur Spannungsbe-
rechnung wird der symmetrische Anteil des Geschwindigkeitsgradienten additiv in einen
isochoren und einen volumetrischen Anteil aufgespalten. Die virtuelle Volumendehnge-
schwindigkeit lautet dann



94 9. Implementierung in das Finite-Elemente-Programm Abaqus

5d¥ = sp ((52)

und die virtuelle isochore Dehngeschwindigkeit ist

6D :=6D — ; 5d"'1.

Mit den eingefiihrten Variationen folgt

6B — 6D-B+B-oD+ oW -B-B-oW
N N 7 _ .
~ L BI+1 B 1y -0D+W-B-B-oW
und
B = B-6D+2B-D-B+D-B+W-B -B W
4 5 M M4 5 [ M _ 4 _ [4] _
—2 =3
+ W -B — B -6W.

Die Terme in geschweiften Klammern konnen in indizistischer Schreibweise durch

M _ M4 @4 _ M4 1 _ — _ _
I'--BT+1--B 1= 5 (5iksz + 0Bk + 0, Ba + 5ilBjk)
und
W, W W, W W W[
1 . . . . . .
= (6185 + Boydji + 0uB i + Badjx) + BByt + BuBj

ausgedriickt werden. Damit lassen sich die Variationen der Invarianten zu

(9.5)

(9.6)

(9.7)

(9.8)

(9.9)
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5T, = 2B--6D

oI, = 2 (LB-B")--6D

0ly, = 214(a®a)--6D (9.10)
0I5 = 21, (a®B-a+B-a®a)--0D

§J = J6d™

berechnen.

Mit Hilfe von [8.13 - 9.10 kann die Tangente wiederum durch Anwendung von Produkt und
Kettenregel berechnet werden. Man erhélt

5 9{[1W1 LT Wy A T T Wiy + 2 T LWy + 4 Ty TsWis + 4 ToWy + 4 Ty Wy

4 ToT Wy + 8 ToIsWas + LWy + 1y Wy + 4 TIsWis + 4 TsWs +4 Ty 2W55}1 ®1

(4] 4 [1

—;{W1 + Wi + 712W12 +2 LoWio + LWy + 2 ;W5
2 Ty Wy + 2 Ty TaWas + ThTaWas + 2 11[5W25} (LeB+B®1)
+{W11 +2 L1 Wi+ Wo+ 1, 2VV22} (E ®E)
+;{11W12 £ 2 Wo+ 2 ToWay + T, Way +2 I5W25} (1B 1B o)
_{W12 +11W22} (B@Bz +B°@B)+Wxn (B B’)

0B 32

T =_

T Wiy + 2 To T Way + LWy + T Wy + 2 ]415W45} <;®Q®Q+Q®Q®;)

OJ\H

+1,° Wya®a®a®a

T TWis + 2 ToluWas + T Wis + 2 T,Ws

oom—u

+2[[W55}( (B-a®a+a®B-a)+(B-a®a+a®B-a)®1)

+{[4W14 +[1I4W24} (Q@Q@E—FE@Q@Q)

o
[S

+1, Wi <Q®Q® (E'Q®Q+Q®E'Q) +(

+T42W55(<§-g®@+@®§-g) ®(B-a®a+a
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—T4W24<Q®Q®EQ+£2®Q®Q)
+{I4W15+11[4W25} (E@(E'Q@Q-I—Q@B'Q)+(B'Q®Q+Q®E'Q)®§)
—14W25<B ®(B a®a+a®B- a)+<B-Q®Q+Q®§-Q ®§2)

d (=2/3) 1y, O
aD|:[4a®a:|+2I3 W5al)|:j4(a®B'a+B'a®a/)

1
+5 W+ J Wy)lel (9.11)
Darin ist
0 oOF oF
al){ha@a}:al) ay@F - -ay+ F- a0®aD a (9.12)
und
spliop-arpase)] = EiwonpatE ws i Bk
OLE" OF
+£-a0®£-@-5 ap+F - ay®B i.%
oF oFT
+@’f E-a®L-a+E 55 E-a® L a
or
+B 2D ag ® L a0+B‘F'Q0®85 ag.  (9.13)

oF oFT
55 DZw. D wird numerisch bestimmt. Die Vorgehensweise ist Anhang D zu entnehmen.
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Spezielle Forminderungsenergien

Innerhalb der allgemeinen Theorie finiter transversaler Isotropie miissen spezielle Forméande-
rungsenergien bestimmt werden, die in der Lage sind, mit ihren Modellparametern das
gemessene Materialverhalten zu beschreiben. Dazu gibt es in der Literatur bereits Ansétze
(BONET [67], RUTER [68], WEISS [60]).

Durch Parameteridentifikation wurde untersucht, ob sich die Modelle von BONET, RUTER
und WEISS zur Beschreibung der im Rahmen dieser Arbeit charakterisierten Gewebe eig-
nen. Die Wichtung der experimentellen Daten entsprach dabei der Wichtung bei der Pa-
rameteridentifikation der im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Modelle. Abbildung [10.1
zeigt exemplarisch die Ergebnisse fiir Rectus und Aponeurose. Sie weichen bei allen drei
Modellen deutlich von den Experimenten ab. Die fiir andere Materialien entwickelten Mo-
delle eignen sich nicht zur Beschreibung des Materialverhaltens der im Rahmen dieser
Arbeit charakterisierten Gewebe.

Fiir die 5 Gewebe Rectus, Transversus, Internus, Externus und Rectusscheide wurden neue
Forménderungsenergien entwickelt, mit denen es moglich ist, das Materialverhalten der Ge-
webe korrekt zu beschreiben. Die im Rahmen dieser Arbeit erfolgreich entwickelten Modelle
fuBen dabei auf einer umfassenden, statistisch abgesicherten Datenbasis. Da in der Materi-
alschnittstelle Umat von Abaqus keine vollsténdig inkompressiblen Gesetze moglich sind,
erfolgte dariiber hinaus die Modifizierung eines in der Literatur verfiigbaren Materialm-
odells fiir inkompressibles Fettgewebe auf schwach kompressibles Fettgewebe (KROUSKOP
[139]).

Die Forménderungsenergien sind nicht beliebig. Das Prinzip der materiellen Objektivitét
verlangt, dass fiir alle eigentlich orthogonalen Tensoren @

'Q‘QT>Q'Q0 ®Q0‘QT) (10.1)

W (Coao & ) =

1

gilt. Des Weiteren ist die spannungsfreie Referenzkonfiguration W (C’ = l) energie- und
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ST
+ — Experiment
51— WEISS
BONET
5 RUTER
ST
ST
5 l 1,5 2 2,5 3
Streckung [-]
+ — Experiment
—+ — WEISS
1 BONET
1 < RUTER
| Soeebersbanstosnpands P ; f |
1 1,5 2 2,5
Streckung [-]
)5
+ — Experiment
34 |~ WEISS
BONET
RUTER

0 0,1 02 03 0,4 0.5 0,6 0,7 0.8
Tan (0) [-]

0,1 1
[ — Experiment
08 T~ WEISS /
BONET //
06 + RUTER /
04 /
/
! 4"_’////
0 - I : ¢ t + t t
f 1,2 1.4 1,6 1,8 2
,02
Streckung [-]
L1 T
T — Experiment
08 - — WEISS
BONET
RUTER
06
04 +
02 +
0 -+ t t t + t + t t + {
1 1,1 1,2 1.3 1.4 1,5 1.6 1,7
Streckung [-]
015 +
n2s - — Experiment
—~ WEISS
001 L BONET
’ RUTER
)075
,005
)025
0~ t ' ]
0 0,1 02 0,3 04 0,5 0,6 0,7
Tan (6) [-]

Abbildung 10.1: Experimente und Ergebnisse Parameteridentifikationen der Modelle von BO-
NET [67], RUTER [68], WEISS [60]; links: Aponeurose, rechts: Rectus; oben: Zug parallel zur
Faserrichtung, Mitte: Zug senkrecht zur Faserrichtung, unten: Schub senkrecht zur Faserrichtung
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spannungsfrei. Die Ansiitze der isotropen isochoren Invarianten sind beliebig. Die von Iy,
I5 und J abhingigen Terme von W miissen passend gewihlt werden.

Fiir die materialspezifisch entwickelten Forménderungsenergien sind die jeweiligen Mo-
dellparameter mit Hilfe der Methode der kleinsten Fehlerquadrate identifiziert worden.
Die Verwendung von Zugversuchen parallel und senkrecht zur Faserrichtung sowie eines
Schubversuchs senkrecht zur Faserrichtung ist dabei eine Moglichkeit transversal isotrope
Materialien vollsténdig zu charakterisieren. Dann lautet das Optimierungsproblem

na 2

min {i (w“- (UH (}3, )\”i) — aHi))Q + Z (wgi (O'J_ (]3, )\JJ') — au))

i=1 i=1
n3

+3 (wsi (7o (p, Tan (0) ;) — TM))Q}, pER" (10.2)

=1

Darin bedeuten

a| Zugspannung parallel zur Faserrichtung geméafi Modell,

o1 Zugspannung senkrecht zur Faserrichtung gemé&fl Modell,
TL Schubspannung senkrecht zur Faserrichtung gem&fl Modell,
o Zugspannung parallel zur Faserrichtung aus Experiment,
o1 Zugspannung senkrecht zur Faserrichtung aus Experiment,
T Schubspannung senkrecht zur Faserrichtung aus Experiment,
Al Streckung parallel zur Faserrichtung,

Al Streckung senkrecht zur Faserrichtung,

Tan(0),; Tangens der Winkeléinderung infolge einfachen Schubs,

Wy Wichtungsfaktoren,

P Losungsvektor mit n gesuchten Materialparametern.

Bei den Zugversuchen miissen die Nebenbedingungen erfiillt sein, dass die Spannungen
senkrecht zur Zugrichtung Null sind. Die Parameteridentifikation erfolgte mit dem Pro-
gramm Easy-Fit (SCHITTKOWSKI [140]). Die Ergebnisse und deren Verifikation sollen
im Folgenden getrennt nach Materialien vorgestellt werden. Im Hauptteil werden nur die
Modelle von Aponeurose, Fettgewebe und Rectus gezeigt. Wegen beschrénkter Rechenka-
pazitéit konnten die anderen Modelle im Rahmen der Finite-Elemente-Simulationen nicht
genutzt werden. Die Modelle sind im Anhang dargestellt.



100 10. Spezielle Forméinderungsenergien

10.1 Musculus rectus abdominis (Rectus)

10.1.1 Materialmodell

Die Forméinderungsenergie lisst sich in drei Teile aufspalten. W, beschreibt das isotrope
isochore Materialverhalten der Matrix. W5 beschreibt das anisotrope isochore Mate-
rialverhalten. Terme, die allein von I, und Is abhingen, charakterisieren dabei das Ma-
terialverhalten der Fasern. Mischterme, die sowohl isotrope als auch anisotrope isochore
Invarianten enthalten, beschreiben — soweit vorhanden — die Interaktion zwischen Fasern
und Matrix. Die Volumenénderung wird durch Wy, charakterisiert. Die Formé&nderungs-
energie lautet

W = Wiso + Wam’so + WVol- (103)

Der Rectus lasst sich durch den Ansatz

Wiw = Ci (T —3) + <L (eap [y (T, = 3)] = 1) + G (T, — 3)

20,
0 N fir 74 S 1
W — JC (74 _ 1) 1 Cs (Tl ~ 3) (74 _ 1)
- 2 2 —
+C (I =3)" (Ts = 1) fiir Ty > 1
Wya = C{J (J—1)° (10.4)

beschreiben. Die Werte der Materialkonstanten sind Tabelle 10.1/ zu entnehmen, wobei der
Parameter C'g der Einheitenkonsistenz dient.

Tabelle 10.1: Materialkonstanten des Rectus

Parameter | Wert

Ch -0,477129 N/mm?
Cy 0,03396008 -

Cs -0,0177755 N/mm?
Cy -0,0023265 N/mm?
Cs -0,00548871  N/mm?
Cs 0,000132806 N/mm?
Cy 1,998 mm? /N
Cg 1 N/mm?
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Der isotrope isochore Anteil der Forminderungsenergie W, besteht aus einem isocho-
ren MOONEY-RIVLIN-Ansatz und einer Exponentialfunktion. W,,;s, besteht aus einem
Term, der nur die vierte isochore Invariante enthélt und das Faserverhalten beschreibt.
Des Weiteren gibt es auch Terme die von I; und I, abhingen und somit die Interakti-
on von Faser und Matrix beschreiben. Durch die Aufspaltung der Forméanderungsenergie
in isochore und volumetrische Komponenten beschreibt Wy, allein die Volumenénderung
des Materials. Diese Aufspaltung erleichtert das Finden geeigneter Forménderungsenergien
und Anpassen der enthaltenen Materialparameter an die Experimente.

Bei einfachem Schub gleiten Fléachen aufeinander ab ohne ihren Querschnitt zu verédndern.
Bei einfachem Schub parallel zur Faserrichtung liegen die Fasern dariiber hinaus in der
Gleitebene, so dass sie ihre Linge nicht verindern. Daher sind Terme I, — 1 gleich Null
und W gniso hat keinen Einfluss auf diesen Versuchstyp. Weil einfacher Schub inkompressibel
ist, hat Wy, auch keinen Einfluss. Bei einfachem Schub senkrecht zur Faserrichtung liegen
die Fasern nicht in der Gleitebene und werden gestreckt. Daher hat bei diesem Versuchstyp
nur Wy, keinen Einfluss auf das Materialverhalten.

Der Zugversuch parallel zur Faserrichtung wird durch sdmtliche Materialkonstanten be-
schrieben. Weil die Fasern bei Zug senkrecht zur Faserrichtung gestaucht werden, ist 14 < 1
und W apniso gleich Null. Das anisotrope Verhalten aufgrund der Fasern spielt nur eine Rol-
le, wenn diese unter Zug Last iibernehmen, aber nicht, wenn das Fasernetzwerk gestaucht
wird. Aufgrund der im Korper vorherrschenden grofien Vordehnungen von etwa 60%, ist
1, im Korper stets grofier als Eins.

Abbildung 10.2 zeigt Ergebnisse der Experimente von Finite-Elemente-Simulationen mit
Abaqus nach Implementierung des vorgestellten Materialmodells fiir den Rectus. Zur Para-
meteridentifikation wurden die beiden Zugversuche und der einfache Schubversuch parallel
zur Faserrichtung benutzt. Alle Ergebnisse zeigen eine gute Ubereinstimmung zwischen
Experiment und Simulation.

Fiir den Rectus fanden neben einachsigen Versuchen auch einfache Schubversuche senkrecht
zur Faserrichtung mit in Faserrichtung 60% vorgedehnten Proben statt. Den Vergleich von
Experiment und Simulation zeigt Abbildung [10.3.

Die Simulationsergebnisse liegen innerhalb der experimentellen Streubénder. Das auch bei
den Versuchen, die nicht zur Parameteridentifikation benutzt wurden, eine gute Uberein-
stimmung zwischen Experiment und Simulation besteht, unterstreicht die Wirksamkeit
des vorgestellten Priifkonzeptes zur Charakterisierung weicher transversal isotroper biolo-
gischer Gewebe.



102 10. Spezielle Forméinderungsenergien

021 021

— Experiment
0,15 + Simulation

— Experiment
0,15 + Simulation

0,1 + /

0,05 + 0,05 +

| e | P/I/
S g
() ¢ e e e + 4 + 4 + 4 + | 0 + + 4 + 4

Kirchhoff-Spannung [N/mm?]
Kirchhoff-Spannung [N/mm?|

1 1,2 1,4 1,6 1,8 2 2,2 1 1,2 1.4 1,6
Streckung [-] Streckung [-]
0,02 T 0,04 +
. — Experiment
E Experiment 'EO,(B 1 Simulation
E Simulation g
z z
g % S
Z 001 T I,,«-'M 20,02
2 2
2 2
2 s 3 s
2 2
2 o~ ™ 2001+
0 b, } + } + } : i : ] 0 i i - i - t - y
0 0,2 0,4 0,6 0,8 1 0 0,2 0,4 0,6 0,8
Tan(0) [-] Tan(6) [-]

Abbildung 10.2: Experiment und Simulation des Rectus, links oben: Zug parallel zur Faserrich-
tung, rechts oben: Zug senkrecht zur Faserrichtung, links unten: Einfacher Schub senkrecht zur
Faserrichtung, rechts unten: Einfacher Schub parallel zur Faserrichtung
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Abbildung 10.3: Experiment und Simulation von einfachem Schub senkrecht zur Faserrichtung
mit in Faserrichtung 60% vorgedehnten Proben des Rectus
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10.1.2 Einfluss der Vordehnungen auf die Gewebeeigenschaften

Der Einfluss der Vordehnungen auf die Gewebeeigenschaften im Korper ist in Abbildung
10.4] gezeigt. Der Rectus ist in Faserrichtung 61% vorgedehnt.

In Faserrichtung weist der Rectus aufgrund der Vordehnung auch eine Vorspannung auf.
Das Koordinatensystem in situ ist gegeniiber dem in vitro geméf Abbildung 10.4' verscho-
ben. Die Steifigkeit des Materials quer zur Faser ist in situ weitaus geringer als in vitro.
In situ ist die Schubsteifigkeit des Rectus bei einfachem Schub senkrecht zur Faserrich-
tung weitaus hoher und bei einfachem Schub parallel zur Faserrichtung geringer als die
Schubsteifigkeiten in vitro.

Das Material verhélt sich in situ anders als in vitro wie ein klassischer Faserverbundwerk-
stoff. In situ sind Steifigkeit und Festigkeit des Materials parallel zur Faserrichtung weitaus
grofler als senkrecht dazu.

In der Literatur wird darauf hingewiesen, dass sich in situ und in vitro durchgefiihrte Mes-
sungen unterscheiden. Die vorliegenden Ergebnisse verdeutlichen diesen Sachverhalt und
machen ihn mit den Vordehnungen erklarbar. Auch wird deutlich, dass in vitro durchgefiihr-
te Messungen an weichen biologischen Geweben wenig aussagekriftig fiir das tatsdchliche
Verhalten in situ und in vivo sind. Erst die Kenntnis der Materialeigenschaften in vitro zu-
sammen mit den Vordehnungen lédsst Schliisse auf die mafigeblichen Materialeigenschaften
der Gewebe im Korper zu. Um diese Materialeigenschaften zu bestimmen, ist ein Mate-
rialmodell erforderlich. Alternativ ist es moglich, erst die Vordehnungen experimentell zu
bestimmen und anschlielend aussagekraftige Versuche unter Beriicksichtigung der Vordeh-
nungen zu fahren. Dazu wéren dann mehrachsige Versuche erforderlich.
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Abbildung 10.4: Mechanische Eigenschaften des Rectus in vitro und in situ, oben links: Zug
parallel zur Faser, oben rechts: Zug senkrecht zur Faser, unten links: Schub senkrecht zur Faser,
unten rechts: Schub parallel zur Faser

10.2 Aponeurose (hinteres Blatt der Rectusscheide)

Die spezielle Forménderungsenergie zur Beschreibung der Aponeurosen der Muskeln zeigt
10.5. Ws, besteht aus einem kubischen Polynomterm, der von I; abhingt, einem linearen
Polynomterm abhéngig von der zweiten isochoren Invarianten und einer Exponentialfunk-
tion. Fiir W pnis fand neben der Unterscheidung zwischen Zug- und Druckbelastung eine
weitere Unterteilung statt. Bei kleineren Streckungen beschreibt ein quadratischer Poly-
nomterm der vierten isochoren Invarianten den anisotropen Anteil der Formé&nderungs-
energie. Bei groBeren Deformationen charakterisiert eine Exponentialfunktion W,,;s,. Der
logarithmische Term sorgt fiir stetige Spannungen an der Ubergangsstelle Cy.
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Wi = Ci(T-3)"+ i3 (exp [03 (T, - 3)2} _ 1) +Cu (T2 —3)

2C;
0 fiir 7, < 1
Waniso = { Cs (74 — 1)2 fir 1 < I, <Cy
%exp [Cﬁﬂ + CgLn [74} fiir I, > Cy
Wya = C} (J —1) (10.5)
J

Mit dieser Forderung lasst sich Cs aus den anderen Modellparametern nach

Cs = 2C5Cy (Cy — 1) — C5 Cf eap [C7 Cf| (10.6)
berechnen. Die identifizierten Modellparameter konnen Tabelle [10.2/ entnommen werden.

Tabelle 10.2: Materialkonstanten der Aponeurose

Parameter | Wert
Ch 0,004919458 N/mm?
Cy 0,01955704  N/mm?
Cs 0,04754476 -
Cy 0,01418717  N/mm?
Cs -0,003775881 N /mm?
Ce -0,004594522 -
Cy 0,001852868 N/mm?
Cy 2,5904487 -
Cy 0,18 mm?/N

Einen Vergleich zwischen Experiment und Simulation zeigt Abbildung [10.5. Modell und
Experiment stimmen gut miteinander iiberein. Es bereitet relativ grofle Schwierigkeiten die
Aponeurose ohne Schiadigung von den Muskeln zu préparieren. Deshalb sind keine Schub-
versuche parallel zur Faserrichtung erfolgt. Fiir Schub parallel zur Faserrichtung ergibt sich
jedoch physikalisch sinnvolles Verhalten mit realistischen Werten.
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Abbildung 10.5: Experiment und Simulation der Aponeurose, links oben: Zug parallel zur Fa-
serrichtung, rechts oben: Zug senkrecht zur Faserrichtung, links unten: Einfacher Schub senkrecht
zur Faserrichtung, rechts unten: Einfacher Schub parallel zur Faserrichtung

10.3 Fettgewebe

Inn Anlehnung an KROUSKOP [139])wird zur Beschreibung des Fettgewebes ein MOONEY-
RIVLIN-Ansatz verwendet:

Wiso - Cl (71 - 3) + 02 (72 - 3)
1
Cy

Die verwendeten Parameter sind in Tabelle [10.3 aufgefiihrt.

Wyl (J—1)° (10.7)

Die Simulationsergebnisse stimmen bei Zug gut mit den experimentellen Daten {iberein.
Die Eigenschaften des Modells bei einfachem Schub sind physikalisch sinnvoll (Abbildung
10.6)).
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Tabelle 10.3: Materialkonstanten des Fettgewebes

Parameter ‘ Wert

C 0,001336143 N/mm?
Cs 0,000911934 N/mm?
c, 18,0 mm?/N
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Abbildung 10.6: Experiment und Simulation von Fettgewebe, links: Zug, rechts: Einfacher Schub
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Kapitel 11

Numerische Simulation von
Netzimplantaten im Bauchraum

Das Problem von Netzimplantaten im Bauchraum ist im Rahmen dieser Arbeit erstmals
mit Hilfe der Finite-Elemente-Methode analysiert worden. In den vorigen Kapiteln sind
die Grundlagen zur Simulation erarbeitet worden. Im Folgenden werden erzielte Simu-
lationsergebnisse dargestellt. Bei den Untersuchungen liegt das Hauptaugenmerk auf dem
mechanischen Einfluss von Netzimplantaten auf die umliegenden biologischen Gewebe, und
zwar im verwachsenen Zustand. Bei kleinen, alltdglichen Lasten sollte das Netz nachgeben,
so dass das Korpergewebe die Last iibernimmt und sich nicht mangels Belastung abbaut.
Um die Kérpergewebe zu entlasten, sollte das Implantat bei sehr hohen Belastungen die
Last mafigeblich tragen.

Insbesondere sollen Einflussgrofien wie Porengroflie, Fadenbreite bzw. Fadenquerschnitt, Fa-
denmaterial, Einbaulage des Implantats und Implantatstruktur untersucht werden. Dariiber
hinaus sollen der Einfluss von Verwachsung von Rectus und Rectusscheide und Wundkon-
traktion beleuchtet werden. Das untersuchte Spektrum deckt dabei heute gebraduchliche
Implantate ab. Es werden effektive Moglichkeiten zur Netzoptimierung aufgezeigt.

Aufbau und Abmessungen der Bauchwand sind in Kapitel 2.1 dokumentiert. Die Bauch-
wand ist ein auflerordentlich komplexes Gebilde aus diversen Geweben. Die Abmessungen
der einzelnen Gewebe, etwa Muskeln und Aponeurosen, hingen von der Position in der
Bauchdecke ab. Die Faserrichtungen der Gewebe sind variabel. Nach oben und unten ist die
Bauchdecke an Knochen gelagert. Die Berandungen sind dabei schief. In Umfangsrichtung
ist die Bauchdecke geschlossen und stiitzt teilweise die Wirbelsédule. Die Netzimplantate
weisen kleine Poren auf, die von Gewebe durchdrungen werden. Haufig bestehen die Faden
der Netze aus Multifilamenten. Die Faden sind dreidimensional zu Gewirken verknotet. Ei-
ne derart komplexe Struktur ldsst sich auf dem Rechner nicht exakt nachbilden. Ursachen
sind Rechenkapazitit, Probleme und Zeitaufwand bei der Modellierung solch komplexer
Geometrien und teilweise auch Unkenntnis der Geometrie im Detail. Die vordere Bauch-
wand ist relativ biegeschlaff und nur schwach gekriimmt. Membranspannungen sind die
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wesentlichen Beanspruchungen und die Bauchwand kann eben modelliert werden. Die Be-
lastungen greifen dann in der Ebene an. Im Simulationsmodell sind die geometrischen
Abmessungen fiir den betrachteten Ausschnitt konstant und kénnen dem Abschnitt 11.1
entnommen werden. Die mechanischen FEigenschaften der Blétter der Rectusscheide und
der linea alba wurden gleich angenommen. Die Netzfdden wurden rechteckig approximiert.

Alle Berechnungen erfolgten mit einem HP Superdome 9000 und dem Finite-Elemente-
Programm Abaqus 6.4.2. Biologische Gewebe sind anisotrop, relativ schwach kompres-
sibel und unterliegen grofien Verformungen. Diese Eigenschaften bereiten bei einer rein
verschiebungsbasierten Finite-Elemente-Methode numerische Schwierigkeiten (KEY [141],
ODEN [142], SUSSMAN [143], WEISS [60]). Bei einer rein verschiebungsbasierten Methode
und inkompressiblen Materialien hat ein beliebiger hydrostatischer Druck keinen Einfluss
auf die Verschiebungen. Bei schwacher Kompressibilitdt konnen kleine Veréinderungen der
Verschiebungen zu sehr grofien Verdnderungen der Driicke fithren. Zur Vermeidung die-
ses singuléren Verhaltens wurde mit Hybridelementen gerechnet. Diese basieren auf einer
gemischten Finite-Elemente-Formulierung. Die Losungsinterpolation erfolgt anhand von
Verschiebungs- und Spannungsvariablen. Spannungs- und Verschiebungslosung sind durch
LAGRANGE-Multiplikator und Kompatibilitdtsbedingungen gekoppelt.

Die bei den Finite-Elemente-Simulationen beteiligten Materialien haben deutlich unter-
schiedliche Eigenschaften. Aufgrund der groflen Steifigkeitsunterschiede der Materialien
gibt es unabhéngig vom Losungsverfahren stark unterschiedliche Terme in der Steifigkeits-
matrix. Ein schlecht konditioniertes Gleichungssystem lasst sich beim vorliegenden Problem
also nicht verhindern. Die Verwendung von Hybridelementen vermeidet das Problem des
Locking. Zur Vermeidung von Hourglassing steht bei den Hybridelementen von Abaqus
eine Hourglassing-Kontrolle zur Verfiigung.

11.1 Definition eines Standardmodells

Es wird in Anlehnung an die Dimensionen gebrauchlicher Implantate ein Standardmodell
definiert, was als Basis- und Vergleichsmodell bei Parametervariationen dient. Im Weiteren
erfolgt dann jeweils eine Darstellung des Unterschieds der weiteren Modelle zum Standard-
modell.

Die beteiligten Materialien sind Aponeurose, Rectus, Fett und Implantatmaterial. Fiir
die biologischen Gewebe wurden in Kapitel 10 Modelle entwickelt. Es wird vorausgesetzt,
dass sich die Materialien transversal isotrop, hyperelastisch verhalten. Die Anteile der
Forménderungsenergie des Rectus lauten

Wiw = Cu(Ti=3)+ 52 (ean [ (1= 3)] = 1) + €4 (12 —3)
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0 N fiir 74 S 1
W, = G (74 — 1) +Cs (Tl - 3) (74 . 1)
_ 2 2 -
+Cy (11 _ 3) (14 - 1) fiir Ty > 1
Wy = C}J (J—1)?, (11.1)

die der Aponeurose

Wi = Ci(T-3)"+ i3 <€xp [(13 (T - 3)2} - 1) +Cy (T, 3)

204
0 fir [, <1
Wa = 151 1)
%exp [C’Jﬂ + CgLn [74} fiir I, > Cy
Wyo = 01 (J—1) (11.2)
J

und die des Fettgewebes

Wiso - Ol (71 - 3) + 02 (72 - 3)
1

WVol - CT

(J—1)°. (11.3)
Alle Materialkonstanten sind in Tabelle [11.1/ angegeben.

Tabelle 11.1: Materialkonstanten von Rectus, Aponeurose und Fettgewebe

Parameter | Rectus Aponeurose Fett
Ch -0,477129 N/mm?* | 0,004919458 N/mm? | 0,001336143 N/mm?
Cs 0,03396008 - 0,01955704  N/mm? | 0,000911934 N/mm?
Cs -0,0177755 N/mm? | 0,04754476 -
Cy -0,0023265 N/mm? | 0,01418717  N/mm?
Cs -0,00548871  N/mm? | -0,003775881 N/mm?
Cs 0,000132806 N/mm? | -0,004594522 -
Cr 0,001852868 N/mm?
Cy 2,5904487 -
Cy 1,998 mm?/N | 0,18 mm?/N | 18,0 mm? /N
Cg 1 N/mm?

Fiir das Netzmaterial wird linear elastisches, isotropes Materialverhalten angenommen. Es
hat einen Elastizitdtsmodul von E=5400 N/mm? und eine Querkontraktion von v=04.
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Der Elastizitdatsmodul entspricht dem Tangentenmodul des Prolenefadenmaterials. Linear
elastisches Verhalten kann postuliert werden, weil die Faden im Kérper nur sehr wenig
gedehnt werden (¢ < 1%). In dem Bereich ist der Modul néherungsweise konstant.

Es wird postuliert, dass linke und rechte Korperhélfte gleich sind. Das Simulationsmodell
ist daher symmetrisch zur linea alba. Da konstante Querschnitte der Gewebe angenom-
men werden und sich die Gewebe in Langsrichtung beidseitig an Knochen lagern, ist das
Simulationsmodell auch beziiglich der Léngsrichtung symmetrisch. Aufgrund der doppel-
ten Symmetrie geniigt es 1/4 der Geometrie zu modellieren. Das Simulationsmodell ist
56 mm x 56 mm grofl. Das Implantat ist mittig angeordnet und besitzt eine Gréfle von
40 mm x 40 mm. Aufgrund der doppelten Symmetrie hat das Modell auf dem Rechner eine
Flache von 28 mm x 28 mm. Die Geometrie der 4 mm x 4 mm groflen Einheitszelle des
Standardmodells ist links in Abbildung [11.1 wiedergegeben. Das aus 7 x 7 Einheitszellen
aufgebaute Modell hat eine Dicke von 10,961 mm. Dabei ist der Rectus 10 mm, das vor-
dere Blatt der Rectusscheide 0,555 mm und das hintere Blatt mit Peritoneum und allfallig
angrenzender Faszie 0,266 mm dick. Die Schicht mit Implantat ist 0,14 mm dick. Die we-
nigen Rechnungen zur Untersuchung des Einflusses des Rectus, beziehen sich exemplarisch
auf den Unterbauch. Dort kann die linea alba wegen ihrer geringen Breite vernachléssigt
werden. Die Modellgréfe ist durch die zur Verfiigung stehende Rechnerleistung begrenzt.
Die Dicken der Gewebeschichten entsprechen gemittelten Werten des Unterbauchs (Kapi-
tel 2.1). Dort haben die Aponeurosen die kleinsten Querschnitte und damit die groBten
Beanspruchungen. Der Fadenquerschnitt des Netzimplantats entspricht den Querschnitten
gebréauchlicher Implantatfiden. Es wird vorausgesetzt, dass sich in den Poren des Netzim-
plantats Fettgewebe befindet.

Die Bléatter der Rectusscheide und die Schicht mit Netzimplantat haben ein Element iiber
die Dicke und der Rectus sowie die daneben liegende Aponeurose 4 Elemente. Eine Finite-
Elemente-Schicht besteht aus 8281 Elementen. Eine Draufsicht auf das Netz des Standard-
modells zeigt die rechte Seite von Abbildung 11.1.

Die Faserrichtung der Aponeurose ist immer in 1-Richtung. Die Spannungen in den Bildern
sind immer in N/mm? angegeben und zeigen das hintere Blatt der Rectusscheide.



11.2 Beanspruchungen des gesunden Bauches 113

b
a 4
e L
- Aponeurose
= —1 Rectus
O
= g
e S |
% Fett H— Aponeurose
Netzimplantat
; 1 ;1
! !
! I ! I
I I
I‘I I‘I
le le
! 1 ! 1
: '

Abbildung 11.1: Geometrie und Materialien der Einheitszelle des Standardmodells (links) und
Finite-Elemente-Netz des Standardmodells (rechts)

11.2 Beanspruchungen des gesunden Bauches

Zur Beurteilung der Beanspruchung in der Umgebung von Implantaten ist es niitzlich, die
Beanspruchung gesunder Bauchkomponenten zu kennen. Daher erfolgte eine Simulation
des gesunden Bauches unter Innendruck- und Zugbelastung. Die Belastungen entstehen
infolge von Zug durch Aktivierung der seitlichen Bauchmuskeln. Als Nebeneffekt ergibt
sich eine Kontraktion der Bauchhohle, die zu Druckbelastungen fiihrt. Lediglich bei der
Darmentleerung dient die Kontraktion des Transversus der Erhchung des Bauchdrucks
(Darmpresse).

11.2.1 Druckbelastung

Die Geometrie des Modells entspricht dem Standardmodell ohne Schicht mit Implantat.
Alle Rénder sind fest eingespannt. Aufgrund der Symmetrie des Modells wird nur 1/4 der
Geometrie modelliert und zwei Rinder werden mit Symmetrierandbedingungen (S) verse-
hen. Dabei bedeutet eine Symmetrierandbedingung, dass es keine Verschiebung senkrecht
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zur Flache mit der Symmetrierandbedingung gibt. Das Modell bildet die realen Randbe-
dingungen nur ndherungsweise nach. Aufgrund vorhandener Rechenmoglichkeiten war ein
grofleres Modell nicht moglich. Andere Randbedingungen sind aufgrund der Gewebevor-
dehnungen schwer zu realisieren. Daher dient das Modell lediglich als Vergleichsmodell
eines entsprechenden Modells mit Netzimplantat. Tendenzen und nicht die Zahlenwerte
sind hier von Interesse. Die quantitativen Beanspruchungen der Bauchwand werden mit
Zugbelastungen berechnet.

Ein passives Aufbldhen des Bauches wird simuliert. Die Druckbelastung betrédgt p= 6 kPa
und wirkt auf das hintere Blatt der Rectusscheide mit fascia transversalis (Abbildung 11.2).
Uber 95% aller Druckwerte liegen unter diesem Druckwert (Kapitel 3). Spitzendriicke von
20 kPa konnen nur bei aktiver Bauchmuskulatur auftreten.
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Abbildung 11.2: Druckbelastung p= 6 kPa, links: Randbedingungen, rechts oben: Verschiebungs-
feld in Dickenrichtung der Bauchwand, rechts unten: Spannungsfeld in 1-Richtung der Bauchwand

Die wesentliche Spannung in Faserrichtung ist in der Grélenordnung von 0,2 N/mm?. Die
Spannung senkrecht dazu ist eine und die Schubspannung zwei Gréflenordnungen kleiner
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als die Spannung in Faserrichtung. Dabei betrigt die maximale Verschiebung in Dicken-
richtung 7,6 mm. Bei einem Druck von p= 8 kPa betrigt die maximale Verschiebung
9,64 mm.

11.2.2 Zugbelastung

Da die Bauchwand als Membrane aufgefasst werden kann, kénnen die Bauchinnendruck-
belastungen durch Zugbelastungen in der Bauchdeckenebene ersetzt werden. Es sollen die
passive Extrusion der Bauchwand und die maximale Zugbelastung bei Aktivierung der seit-
lichen Bauchmuskeln untersucht werden. Ohne Implantat kénnen so die Beanspruchungen
der Bauchwand bei grofler Belastung untersucht werden. Sie dienen dazu, die Beanspru-
chungen mit Implantat beurteilen zu konnen.

Die maximale Zugspannung der seitlichen Bauchmuskeln betriigt 6 N/em?. Im Detail sind
die Belastungen der Bauchwand in Kapitel |3 nachzulesen.

Rectus und hinteres Blatt der Rectusscheide sind an diversen Einzelpunkten miteinander
verbunden. Die Verbindung l&sst eine gewisse Verschieblichkeit der Gewebe gegeneinan-
der zu (KAHLE [144]). Das Ausmaf ist unbekannt. Im Rahmen dieser Arbeit sollen die
Extremfille untersucht werden. Im ersten Fall sind Rectus und hinteres Blatt der Rectus-
scheide fest verwachsen. Im zweiten Fall sind diese frei verschieblich gelagert. Dann haben
Rectus und vorderes Blatt der Rectusscheide keinen Einfluss auf die Spannungen des hin-
teren Blatts der Rectusscheide und miissen nicht modelliert werden. Schwerpunktméfig
erfolgt die Untersuchung des zweiten Falls. Wenige Berechnungen mit fest verbundenen
Geweben werden in Abschnitt 11.4.2 gegeniibergestellt.

Die Randbedingungen beider Félle sind in Abbildung 11.3 exemplarisch fiir den Lastfall
des maximalen Zugs der seitlichen Bauchmuskeln dargestellt. Bei passivem Aufblédhen des
Bauches muss die Spannungsrandbedingung durch eine Verschiebungsrandbedingung er-
setzt werden. Aufgrund der Symmetrie des Modells beziiglich zweier Ebenen (S) reicht es
aus 1/4 des Modells mit entsprechenden Symmetrierandbedingungen zu berechnen. Zur
Verhinderung von Starrkorperbewegungen ist ein Knoten auf der Schnittlinie beider Sym-
metrieebenen komplett gefesselt.

Die von den seitlichen Bauchmuskeln generierten Spannungen greifen an den Seiten der
Recti an. Bei seitlichem Zug der Bauchmuskeln verkiirzt sich die Bauchwand in Léngsrich-
tung kaum. Die Zugkréfte in dieser Richtung sind weitaus kleiner als in seitlicher Richtung.
Nur der Rectus konnte grofle Kréfte in Langsrichtung der Bauchwand erzeugen. Dieser
ist im Modell aber passiv. Die Verschiebung in Léngsrichtung ist daher ndherungsweise
Null. Somit ist die Beanspruchung des Vorderbauches biaxialer Zug, wobei die seitliche
Beanspruchung gréfer ist als die Beanspruchung in Léngsrichtung. Die Beanspruchung in
Langsrichtung ergibt sich durch Querdehnungsbehinderung. Die Belastungen der Bauch-
wand sind wie die Festigkeiten der Bauchwandaponeurosen verteilt. Diese weisen seitlich
in Faserrichtung groflere Festigkeiten auf als senkrecht dazu.
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Abbildung 11.3: Randbedingungen bei Zugbeanspruchung der Bauchwand, links: Rectusscheide
und Rectus verwachsen, rechts: Rectusscheide und Rectus frei verschiebbar

Bei fest verwachsenem Rectus mit Rectusscheide wird angenommen, dass die Verschie-
bung der Unterseite des hinteren Blatts der Rectusscheide Null ist. Die vordere Bauchwand
dhnelt einer Sandwichstruktur. Da sie nicht im Schubmittelpunkt belastet wird, verwolbt
sich die Struktur ohne die Randbedingung nach innen in Richtung Bauchraum (Abbildung
11.4). Das wird in der Realitdt durch den Bauchinnendruck verhindert. Es wird angenom-
men, dass der Bauchinnendruck die Verwolbung gerade kompensiert.

Sind Rectus und Rectusscheide frei verschieblich, dann ist die Mitte der Aponeurose weitere
Symmetrieebene (Abb. [11.3).

Die Spannungsfelder des hinteren Blatts der Rectusscheide fiir den Fall, dass Rectus und
Rectusscheide fest verbunden sind und bei maximalem Zug der seitlichen Bauchmus-
keln, zeigt Abbildung [11.5. Parallel zur Faserrichtung betriagt die maximale Zugspannung
0,44 N/mm? und senkrecht dazu 0,06 N/mm?. Die Schubspannung in der Ebene des hin-
teren Blatts der Rectusscheide ist nahezu Null. Die Zugspannung in Faserrichtung der
Aponeurose (1-Richtung) ist also die wesentliche Spannung. Die maximale Streckung bei
dieser Belastung betriagt \,.. = 1, 15.

Fiir den Fall, dass Rectus und Rectusscheide frei verschiebbar gegeneinander sind, betragt
die homogene, wesentliche Spannung in Faserrichtung 0,39 N/mm? und die Streckung ist
wie im anderen Fall 1,15. Der passive Rectus hat also nur einen geringen Einfluss auf das
Ergebnis. Darum wird schwerpunktméfig der Fall der freien Verschiebbarkeit von Rectus
und hinterem Blatt der Rectusscheide behandelt.

Fiir den Lastfall des passiven Aufbldhens des Bauches sind die Spannungsfelder parallel zur
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Abbildung 11.4: Verschiebungsfeld in Dickenrichtung der Bauchwand bei freier Verformbarkeit
in Dickenrichtung
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Abbildung 11.5: Spannungsfelder parallel (links) und senkrecht (rechts) zur Faserrichtung des
hinteren Blatts der Rectusscheide bei maximalem Zug der seitlichen Bauchmuskeln mit ¢ =
6 N/cm?
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Faserrichtung bei Dehnungen von € = 2,2% und ¢ = 3,9% in Abbildung [11.6/ angegeben.
Die Beanspruchngen sind kleiner als bei maximalem Zug der seitlichen Bauchmuskeln. Da-
her wird im Folgenden der Zug der seitlichen Bauchmuskeln schwerpunktméfig untersucht.
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Abbildung 11.6: Spannungsfelder parallel zur Faserrichtung des hinteren Blatts der Rectus-
scheide bei passivem Aufblihen des Bauches, Rectus und Rectussscheide fest verbunden, links:
e =2,2%, rechts: ¢ = 3,9%

11.3 Beanspruchungen von Bauch mit Netzimplantat
bei Druckbelastung

Exemplarisch soll eine Druckbelastung von p= 6 kPa am Beispiel des Standardmodells
untersucht werden. Eine schematische Darstellung der Randbedingungen zeigt Abbildung
11.7. Die Randbedingungen entsprechen denen des gesunden Bauches ohne Implantat. Aus
der Abbildung ist die Lage des Implantats ersichtlich. Es kann zwischen zwei Aponeu-
rosen/Faszien platziert werden. Es ist auch moglich, das Netz unter dem hinteren Blatt
der Rectusscheide zu positionieren. Dann befindet sich unter dem Netz noch das Perito-
neum und Bindegewebe aufgrund von Fremdkérperreaktion in der Netzumgebung. Wird
das Netz direkt hinter den Recti positioniert, entsteht iiber dem Netz wieder Bindegewebe
durch Fremdkorperreaktion, so dass das vorliegende Modell fiir alle méglichen Einbaulagen
reprasentativ ist.

Da die Randbedingungen die realen Verhéltnisse nicht exakt wiedergeben, dienen die Er-
gebnisse mit Druckbelastung nur einer vergleichenden Betrachtung mit dem Modell ohne
Implantat. Zur Variation der Randbedingungen ist ein Modell gerechnet worden, was bis
zur Einspannung aus den Bauchwandkomponenten besteht und ein Modell bei dem ein
4 mm breiter Rand aus isotropem HOOKEschen Material mit einem Elastizitdtsmodul
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von E = 100 N/mm? und einer Querkontraktion von v = 0,45 besteht. Die Randschicht
ist in Abbildung [11.7 grau dargestellt.
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Abbildung 11.7: Randbedingungen von Bauch mit Netzimplantat bei Druckbelastung

Abbildung [11.8 zeigt das Verschiebungsfeld in Dickenrichtung der Bauchwand. Die maxi-
male Verschiebung in der Bauchmitte betragt 7 mm. Ohne Implantat ist der Wert 7,6 mm.
Somit nimmt die Bauchwandbeweglichkeit durch das Implantat um 7,9% ab. Die Abnah-
me der Bauchwandbeweglichkeit nach Hernienreparation mit Netzimplantat stimmt mit
klinischen Befunden iiberein.

Aufgrund der grolen Steifigkeitsunterschiede zwischen den biologischen Geweben und dem
Implantatmaterial gibt es in der Netzumgebung Verformungsbehinderungen und Span-
nungsiiberhéhungen, die sich besonders an den Netzriandern auswirken. Dies gilt sowohl
fiir die Normalspannungen als auch die Schubspannungen. Der Einfluss der Randbedin-
gungen auf die Spannungsfelder im Netzbereich ist gering (Abbildung [11.9).
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Abbildung 11.8: Verschiebungsfeld des Standardmodells bei Druckbelastung p= 6 kPa
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Abbildung 11.9: Spannungsfelder des Standardmodells bei Druckbelastung von p= 6 kPa,
oben: ganzer Rand Korpergewebe, unten: &uflerer 4mm breiter Rand isotrope Randschicht (E=
100 N/mm?, v = 0,45)
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11.4 Beanspruchungen des Bauches mit Netzimplan-
tat bei Zugbelastung

Die wesentlichen Spannungsfelder sind die Zugspannung des hinteren Blatts der Rectus-
scheide in Faserrichtung und das Schubspannungsfeld in der Kontaktfliche von hinterem
Blatt der Rectusscheide und dem Implantat. Diese werden im Folgenden standardméfig an-
gegeben, wobei das hintere Blatt der Rectusscheide vereinfacht als Aponeurose bezeichnet
wird.

11.4.1 Rectus und Rectusscheide frei verschieblich

Zunéchst soll der Fall untersucht werden, dass Rectus und hinteres Blatt der Rectusscheide
frei verschieblich gegeneinander sind. Dann haben Rectus und vorderes Blatt der Rectus-
scheide keinen Einfluss auf die Spannungen in den darunter liegenden Schichten und miissen
nicht modelliert werden.

Die Randbedingungen entsprechen denen ohne Implantat (Abbildung [11.10). Das Implan-
tat ist 40 mm x 40 mm grofl. Es verwéchst mit dem umliegenden Gewebe. In den Poren
ist Fettgewebe und/oder lockeres Bindegewebe, was wie Fett kaum Last tragen kann.

Aponeurose

Abbildung 11.10: Randbedingungen bei frei verschieblicher Rectusscheide gegeniiber dem Rectus
und Zugbelastung
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Implantatfiden in Belastungsrichtung ausgerichtet

Die maximalen Beanspruchungen treten auf, wenn die Fédden der Netzimplantate mit der
Belastungsrichtung iibereinstimmen. Eine Analyse dieses Extremfalls soll nun folgen. Das
Modell entspricht dem Standardmodell ohne Rectus und vorderem Blatt der Rectusscheide.

Das Normalspannungsfeld parallel zur Faserrichtung und das Schubspannungsfeld in der
Kontaktfliche von Implantat und Aponeurose zeigt Abbildung [11.11. Die Verformungen
sind in den Bildern mafBstéblich dargestellt. Die Simulationsergebnisse bei passiver Extru-
sion der Bauchdecke (¢ = 3,9%) zeigt Abbildung11.12. Die Beanspruchungen sind geringer
als bei maximaler Zuglast durch die seitlichen Bauchmuskeln. Daher wird der Lastfall der
passiven Extrusion der Bauchdecke nicht weiter betrachtet.
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Abbildung 11.11: Spannungsfelder des Standardmodells bei Zugbelastung durch Aktivierung der
seitlichen Bauchmuskeln

Die Spannungsfelder zeigen zwei Problemfelder von Netzimplantaten auf. Zum einen nimmt
das Netz nahezu die gesamte Last auf, so dass das Gewebe im Bereich des Netzes kaum
belastet wird, und zum anderen fiithren die Steifigkeitsspriinge an den Netzrdndern zu
erheblichen Spannungskonzentrationen, die Beanspruchungen weit iiber dem natiirlichen
Lasthorizont der Gewebe erzeugen.

Die fehlende Belastung im Bereich des Netzes kann dazu fithren, dass die (gesunden) Gewe-
be durch Gewebeumbau geschwécht werden. So ist zum Beispiel von Sehnen und Béandern
bekannt, dass diese bei fehlender bzw. stark herabgesetzter Belastung an Festigkeit ver-
lieren (HAYASHI [145]). Beim Standardmodell als Extrembeispiel ist die Verformung im
Netzbereich nahezu Null. Lediglich im Randbereich des Netzes gibt es geringfiigige Verfor-
mungen.

Die hohen Spannungskonzentrationen an den Netzrdndern sind fiir die Rezidivhernien, die
stets an den Netzriandern auftreten, verantwortlich. Die Gewebe des Korpers werden stetig
erneuert. Bei kollagenreichen Schichten betrigt der Zeitraum etwa drei Monate. An den
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Abbildung 11.12: Spannungsfelder des Standardmodells bei passiver Extrusion der Bauchdecke,
e=3,9%

Netzrindern sind die Gewebebeanspruchungen so grof3, dass der Kérper nicht in der Lage
ist, die Zellen der Aponeurose, Faszie und/oder linea alba neu auszubilden. Das zur Zell-
neubildung bereitgestellte Zellmaterial bleibt fliissig, weil der Kérper durch die gestorten
Umgebungsbedingungen nicht in der Lage ist, neue Zellen auszubilden. Die Spannungs-
konzentrationen wandern ins Netzinnere, wo noch ein Zusammenschlufl zwischen Netz und
Gewebe besteht. Dort setzt sich oben beschriebener Vorgang fort. Somit entsteht ein Loch
in der kollagenreichen Gewebeschicht, durch das letztendlich ein Bruchsack austreten kann.

Die maximale Normalspannung der Aponeurose nach Netzimplantation ist weitaus grofier
als die maximale Schubspannung. Jedoch erhoht sich die Schubspannung infolge der Netz-
implantation stérker als die Normalspannung. Beide Spannungen konnen zur Entstehung
von Randrezidiven beitragen. Die genauen Zusammenhénge sind bisher unbekannt.

Eine erhebliche Verformung von Netzen beim Einbau in den Korper kann dazu fiihren,
dass sich andersartige Netzstrukturen und Netzstrukturen anderer Einbaurichtung lokal
dghnlich dem vorgestellten Beispiel verhalten. So ist etwa aus Abbildung 6.8 ersichtlich, dass
dort lokal die Struktur soweit verstreckt ist, dass nur noch geringe Strukturverformungen
moglich sind.

Die hier aufgezeigten Probleme von Netzimplantaten heutiger Generation werfen die Frage
auf, wie diese optimiert werden konnen und was deren optimale Einbaulage ist. Nach
Vorbetrachtungen sollen die Optimierungspotenziale analysiert werden.

Detailanalyse Standardmodell

Abbildung [11.13 zeigt das verformte Finite-Elemente-Netz insgesamt und den Ausschnitt
des rechten oberen Modellrandes. In der Abbildung sind keine ungewohnlich deformierten
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Elemente etwa in Folge von Hourglasing erkennbar.

Abbildung 11.13: Verformtes Netz des Standardmodells, links Gesamtnetz und rechts Ausschnitt

Das Netz besitzt eine sehr grofie Steifigkeit, was dazu fiihrt, dass die Deformationen im
Netzinnenbereich nahezu Null sind. Daher muss dort die Spannung in Faserrichtung der
Spannung S1;= 0,13 N/mm? infolge Vordehnung nahezu entsprechen. Das ist tatsiichlich
der Fall. Lediglich am Netzrand, wo sich die Netzstege nennenswert verformen, sind die
Spannungen hoher (Abbildung [11.14). Die Ergebnisse der Spannungen im Netzbereich sind
also korrekt.

S, S11

(Ave. Crit.: 75%)
+1.452e+00
+1.500e-01
+1.488e-01
+1.475e-01
+1.463e-01
+1.450e-01
+1.437e-01
+1.425e-01
+1.412e-01
+1.400e-01
+1.388e-01
+1.375e-01
+1.363e-01
+1.350e-01
+1.338e-01
+1.325e-01
+1.312e-01
+1.300e-01
+1.287e-01
+1.275e-01
+1.262e-01
+1.250e-01
+1.238e-01

2 +1.225e-01
+1.212e-01

s  4+1200e01

Abbildung 11.14: Spannung in Faserrichtung im Netzbereich

Am Modellrand auf der rechten Seite wird die Zugbelastung durch die seitlichen Bauch-
muskeln aufgebracht. Aus den Rechenergebnissen ohne Netz ist bekannt, dass diese Bela-
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stung eine Streckung von etwa 1,15 im Korper erzeugt. Aufgrund der Randbedingungen
ist die Streckung in der betrachteten Ebene (Abbildung [11.15) senkrecht zur Faserrichtung
konstant 1. Die Streckung in Dickenrichtung ist aufgrund schwacher Kompressibilitét ca.
1/1,15. Mit diesen Streckungswerten ergibt sich eine analytisch berechnete Spannung in
Faserrichtung am Modellrand von Sj;= 0,39 N/mm?. Diesen Spannungswert liefert die
Finite-Elemente-Simulation fiir den ungestorten oberen rechten Modellbereich nahezu ex-
akt. Darunter in Implantathche liegen die Spannungswerte durch die Singularitdten am
Netzrand geringfiigig hoher. Die Ergebnisse der Finite-Elemente-Simulationen sind also
qualitativ und quantitativ korrekt.

S, sl
(Ave. Crit.: 75%)

+4.038e-01
+4.017e-01
+3.996e-01
+3.975e-01
+3.954e-01
+3.933e-01
+3.913e-01
+3.892e-01
+3.871e-01

+3.808e-01
+3.787e-01
+3.767e-01

2 +3.642e-01
+3.621e-01

s ;+3600e01

Abbildung 11.15: Spannung in Faserrichtung am Modellrand

Vergleich der Simulationsergebnisse des Standardmodells bei linearem und
nichtlinearem Materialverhalten

Neben den vorigen Plausibilitdtsbetrachtungen soll die Losung des Standardmodells mit
den erarbeiteten nichtlinearen Materialgesetzen mit einer linear elastischen Losung vergli-
chen werden.

Die Materialkonstanten des linearen Modells der Aponeurose lauten

Ey =1 N/mm?
E; =0,09 N/mm?
v = 0,05

vy = 0,49

G”J_ = 0,03 N/mm2
und die Materialkonstanten des Fettgewebes lauten

E =0,015 N/mm?
v =0,49.
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Der Elastizitdtsmodul in Faserrichtung der Aponeurose Ej| ist der Sekantenmodul zwischen
vorgedehntem Zustand und weiterer Streckung um 1,15. £, und G|, sind Tangentenmo-
duln. Die Querkontraktionen sind geschétzt, da nicht genau bekannt.

Der Elastizitdtsmodul des Fettgewebes ist der Tangentenmodul und die Querkontraktion
geschéitzt.

Zunéchst sollen das Spannungsfeld in Faserrichtung und das Schubspannungsfeld im Kon-
takt zum Implantat analysiert werden. Die mit den linear elastischen Modell berechneten
Ergebnisse zeigt Abbildung 11.16.

Normalspannung Schubspannung
S, S11 S, S12

(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+4.676e-01 +4.244e-02
+3.250e-01 +2.500e-02
+3.115e-01 +2.292e-02
+2.979e-01 +2.083e-02
+2.844e-01 +1.875e-02
+2.708e-01 +1.667e-02
+2.573e-01 +1.458e-02
+2.438e-01 +1.250e-02
+2.302e-01 +1.042e-02
+2.167e-01 +8.333e-03
+2.031e-01 +6.250e-03
+1.896e-01 +4.167e-03
+1.760e-01 +2.083e-03
+1.625e-01 1.397e-09
+1.490e-01 2.083e-03

+ 01 4.167e-03
+1.219e-01 6.250e-03

+ 01 8.333e-03
+9.479e-02 -1.042e-02
+8.125e-02 -1.250e-02
+6.771e-02 -1.458e-02
+5.417e-02 -1.667e-02
+4.062e-02 1.875e-02
+2.708e-02 -2.083e-02

) +1.3546-02 R 2292602
+0.000e+00 2.500e-02

-2.1830:02 2719002
3 1 3 1

Abbildung 11.16: Spannungsfelder der Aponeurose, lineares Materialmodell

Weil die Vordehnungen im linearen Modell fehlen, sind die resultierenden Spannungen
kleiner als beim nichtlinearen Modell. Addiert man die Spannung aufgrund der Vordeh-
nungen einfach zur Normalspannung in Faserrichtung, so ist die maximale Spannung etwa
0,6 N/mm?. Qualitativ stimmen die Spannungsfelder des Standardmodells bei Nutzung
nichtlinearer und linearer Materialgesetze iiberein.

Abbildung [11.17 zeigt Ausschnitte der Spannungsfelder der Aponeurose in Faserrichtung.
Im linearen Modell ist die Spannung im Netzbereich in Faserrichtung nahezu Null. Im
nichtlinearen Modell ist die Spannung gleich der Spannung durch Vordehnung. Weil das Im-
plantat fast die gesamte Last auffiangt, erzeugt die &uflere Last im Netzbereich unabhéngig
von den Materialmodellen fiir die biologischen Gewebe nahezu keine Beanspruchung.

Im linearen Modell ist die duBere Last eine Spannung von etwa 0,22 N/mm?. Im nichtli-
nearen Fall ist die duflere Spannung etwa 0,39 N/mm?. Neben der Last infolge Zug der
seitlichen Bauchmuskeln muss die Spannung infolge Vordehnung aufgebracht werden. Beide
Spannungsverteilungen sind also auch fiir den Randbereich plausibel.

Die Ergebnisse untermauern die Richtigkeit der mit den hier entwickelten Materialmodellen
berechneten Ergebnisse. Linear elastische Modelle liefern qualitativ gleiche und quantitativ
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S, sl S, S11

(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+4.676e-01 +2.300e-01
+5.000e-02 +2.292e-01
+4.792e-02 +2.283e-01
+4.583e-02 +2.275e-01
+4.375e-02 +2.267e-01
+4.167e-02 +2.258e-01
+3.958e-02 +2.250e-01
+3.750e-02 +2.242e-01
+3.542e-02 +2.233e-01
+3.333e-02 +2.225e-01
+3.125e-02 +2.217e-01
+2.917e-02 +2.208e-01
+2.708e-02 +2.200e-01
+2.500e-02 +2.192e-01
+2.292e-02 +2.183e-01
+2.083e-02 +2.175e-01
+1.875e-02 +2.167e-01
+1.667e-02 +2.158e-01
+1.458e-02 +2.150e-01
+1.250e-02 +2.142e-01
+1.042e-02 +2.133e-01
+8.333e-03 +2.125e-01
+6.250e-03 2 +2.117e-01
, +4.167e-03 +2.108e-01
+2.083e-03 5 +2.100e-01

+0.000e+00 !

3 1-2.184e-02

Abbildung 11.17: Detailbetrachtungen der Spannungsfelder der Aponeurose in Faserrichtung,
lineares Materialmodell

verschiedene Ergebnisse. Ursache der quantitativen Unterschiede sind vorwiegend die Ge-
webevordehnungen. Diese beeinflussen das Gewebeverhalten im Korper deutlich. Von den
experimentellen Daten abgeleitete lineare Materialparameter geben das Gewebeverhalten
im Korper nur naherungsweise wieder.

Variation der Gewebevordehnungen

Die Vordehnungen streuen wie alle Materialeigenschaften weicher biologischer Gewebe.
Daher soll der Einfluss der Gréfle der Vordehnungen auf die Gewebebeanspruchungen ex-
emplarisch anhand des Standardmodells untersucht werden. Im ersten Fall fand eine Re-
duktion der Gewebevordehnungen um 10% und im zweiten Fall eine Erhohung um 10%
statt. Die Simulationsergebnisse zeigt Abbildung 11.18.

Je kleiner die Vordehnungen sind, desto grofler sind die Spannungskonzentrationen an den
Netzréandern. Hierfiir sind die grofleren Steifigkeitsinkompatibilititen zwischen Implantat
und Gewebe verantwortlich.

Im Netzbereich nimmt die Spannung in Faserrichtung dagegen mit steigender Vordehnung
naturgemafl zu. Schliefflich fithren groflere Vordehnungen in Faserrichtung natiirlich auch
zu groferen Spannungen in Faserrichtung. Die Spannungsédnderungen sind moderat.
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Normalspannung Schubspannung

S, S11 S, S12
(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+1.686e+00 +1.415e-01
+6.500e-01 +5.000e-02
+6.229e-01 +4.583e-02
+5.958e-01 +4.167e-02
+5.688e-01 +3.750e-02
+5.417e-01 +3.333e-02
+5.146e-01 +2.917e-02
+4.875e-01 +2.500e-02
+4.604e-01 +2.083e-02
+4.333e-01 +1.667e-02
+4.063e-01 +1.250e-02
+3.792e-01 +8.333e-03
+3.521e-01 +4.167e-03

+3.250e-01 -2.7"

+2.979-01 -4.167e-03
+2.708e-01 -8.333e-03
+2.438e-01 -1.250e-02
+2.167e-01 -1.667e-02
+1.896e-01 -2.083e-02
+1.625e-01 -2.500e-02
+1.354e-01 -2.917e-02
+1.083e-01 -3.333e-02
+8.125e-02 -3.750e-02
2 +5.417e-02 -4.167e-02
+2.708e-02 2 -4.583e-02
+0.000e+00 -5.000e-02
3 1 -9.027e-02

3 1

S, S11 S, S12
(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+1.303e+00 +9.563e-02
+ 01 +5,000e-02
+6.229e-01 +4.583e-02
+5.958e-01 +4.167e-02
+5. 01 +3.750e-02
+5.417e-01 +3.333e-02
+5.146e-01 +2.917e-02
+4.875e-01 +2.500e-02
+4.604e-01 +2.083e-02
+4.333e-01 +1.667e-02
+4.063e-01 +1.250e-02
+3.792e-01 +8.333e-03
+3.521e-01 +4.167e-03
+3.250e-01 -2.794e-09
+2.979e-01 -4.167e-03
+2.708e-01 -8.333e-03
+2. 1 -1.250e-02
+2.167e-01 -1.667e-02
+1.896e-01 -2.083e-02
+1.625e-01 -2.500e-02
+1.354e-01 -2.917e-02
+1.083e-01 -3.333e-02
+8.125e-02 -3.750e-02
2 +5.417e-02 -4.167e-02
+2.708e-02 2 -4.583e-02
+0.000e+00 -5.000e-02
3 1 -5.972e-02

3 1

Abbildung 11.18: Einfluss der Vordehnung auf die Spannungen der Aponeurose, Aponeurosen-
vordehnung oben 10% kleiner und unten 10% grofler als beim Standardmodell
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Einfluss der Netzgrofle

Wegen erheblicher Elementanzahlen bei der Berechnung sehr grofier Implantate ist hier
ein noch relativ gut handhabbares Finite-Elemente-Modell mit einer Implantatgrofie von
40 mm x 40 mm und einer Modellgréfie von 56 mm x 56 mm gewéhlt worden. In der Praxis
werden auch groflere Implantate eingesetzt. Darum soll an Hand des Standardmodells der
Einfluss der Modellgrofie untersucht werden. Das grofie Modell hat ein doppelt so grofles
Implantat wie die Basisgrofle des Standardmodells, also 80 mm x 80 mm, und der Rand
ist wie beim Standardmodell 8 mm breit.

Abbildung 11.19 zeigt, dass der Einfluss der Implantatgrofie praktisch vernachlassigbar ist.
Das die Ergebnisse bei einer Fadensteifigkeit von E = 50 N/mm? ebenfalls noch nahezu
identisch sind, wurde tiberpriift.

Normalspannung Schubspannung
S, si1 S, S12

(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+1.495e+00 +1.218e-01
+6.500e-01 +5.000e-02
+6.229e-01 +4.583e-02
+5.958e-01 +4.167e-02
+5.687e-01 +3.750e-02
+5.417e-01 +3.333e-02
+5.146e-01 +2.917e-02
+4.875e-01 +2.500e-02
+4.604e-01 +2.083e-02
+4.333e-01 +1.667e-02
+4.062e-01 +1.250e-02
+3.792e-01 +8.333e-03
+3.521e-01 +4.167e-03
+3.250e-01 +1.863e-09
+2.979e-01 -4.167e-03
+2.708e-01 -8.333e-03
+2.437e-01 -1.250e-02
+2.167e-01 -1.667e-02
+1.896e-01 -2.083e-02
+1.625e-01 -2.500e-02
+1.354e-01 2.917e-02

+1.083e-01 =
+8.125e-02 -3.750e-02
2 +5.417e-02 B -4.167e-02
+2.708e-02 -4.583e-02
s ,+0.000e+00 -5.000e-02
3 1-7.116e-02

Abbildung 11.19: Einfluss der Netzgrofie auf die Spannungen der Aponeurose, groes Standard-
netz

Einfluss der Porengréfie

Abbildung[11.20/zeigt die Spannungsfelder bei einer Vergréflerung der Netzporen gegeniiber
dem Standardmodell um die Faktoren 1,31 und 1,5. Die Elementierung der Modelle, also
die Elementanzahl pro Volumen ist gleich. Auch wurde auf gleiche Lénge der Fransen an
den Netzrandern geachtet. Das gilt fiir alle Modelle.

Es ist ersichtlich, dass die Porengrofien kaum Einfluss auf die Hohe der Spannungskon-
zentrationen an den Netzrandern hat. Da weniger Faden vorhanden sind, fiihren gréfiere
Poren bei gleicher Netzgréfle natiirlich zu weniger Spannungskonzentrationen. Dieser Ef-
fekt ist aber unwesentlich, weil bereits eine lokale Spannungsiiberhohung zum Randrezidiv
durch Gewebeschéidigung fithren kann. Allerdings konnten sich bei sehr kleinen Poren, wie
sie frither verwendet wurden, die Spannungssingularititen iiberlagern und so zu groflen
Randbereichen mit hohen Spannungen fiihren.
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Auch wenn die Porengréfie eine untergeordnete Rolle fiir die Gewebebeanspruchung spielt,
gibt es Regeln fiir die Gestaltung der Poren. Die Poren sind so grofl zu gestalten, dass
es nicht zu einer festen Narbenplatte kommt, die die Bauchwandbeweglichkeit erheblich
einschrankt. Auf der anderen Seite miissen die Poren so klein sein, dass keine Rezidive
durch die Poren entstehen kénnen.

Normalspannung Schubspannung

S, si1 S, S12
(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+1.535e+00 +1.216e-01
+6.500e-01 +5.000e-02
+6.229e-01 +4.583e-02
+5.958e-01 +4.167e-02
+5.687e-01 +3.750e-02
+5.417e-01 +3.333e-02
+5.146e-01 +2.917e-02
+4.875e-01 +2.500e-02
+4.604e-01 +2.083e-02
+4.333e-01 +1.667e-02
+4.062e-01 +1.250e-02
+3.792e-01 +8.333e-03
+3.521e-01 +4.167e-03
+3.250e-01 +1.863e-09
+2.979e-01 -4.167e-03
+2.708e-01 -8.333e-03
+2.437e-01 -1.250e-02
+2.167e-01 -1.667e-02
+1.896e-01 -2.083e-02
+1.625e-01 -2.500e-02
+1.354e-01 2.917e-02
+1.083e-01 -3.333e-02
+8.125e-02 3.750e-02
2 +5.417e-02 5 4.167e-02
+2.708e-02 -4.583e-02
s ,+0.000e+00 -5.000e-02
3 1-7.589-02

S, s11 S, S12
(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+1.583e+00 +1.262e-01
+6.500e-01 +5.000e-02
+6.229e-01 +4.583e-02
+5.958e-01 +4.167e-02
+5.687e-01 +3.750e-02
+5.417e-01 +3.333e-02
+5.146e-01 +2.917e-02
+4.875e-01 +2.500e-02
+4.604e-01 +2.083e-02
+4.333e-01 +1.667e-02
+4.062e-01 +1.250e-02
+3.792e-01 +8.333e-03
+3.521e-01 +4.167e-03
+3.250e-01 +1.863e-09
+2.979e-01 -4.167e-03
+2.708e-01 -8.333e-03
+2.437e-01 -1.250e-02
+2.167e-01 -1.667e-02
+1.896e-01 -2.083e-02

+1.625e-01 -2.

+1.354e-01 -2.917e-02
+1.083e-01 3.333e-02
+8.125e-02 -3.750e-02
2 +5.417e-02 5 -4.167e-02
+2.708e-02 -4.583e-02

+0.000e+00 -5.000e-02

Abbildung 11.20: Einfluss der Porengrofe auf die épannungen der Aponeurose, Porenbreite oben
1,3 und unten um den Faktor 1,5 grofler als beim Standardmodell

Einfluss des Fadenquerschnitts

Der Fadenquerschnitt ist ein weiterer moglicher Parameter zur Optimierung von Netzim-
plantaten. Abbildungen 11.21 zeigt die Spannungsfelder bei einer Erhchung des Faden-
querschnitts um den Faktor 4 und 9 gegeniiber dem Standardnetz.

Wie von Kerbspannungen und etwa Lochlaibung bekannt ist, sind grofle Querschnitte von
Storkorpern giinstiger als kleinere Querschnitte. Dies bestétigen die Berechnungsergebnis-
se. Groflere Querschnitte fithren zu kleineren Spannungsiiberh6hungen. Diese Moglichkeit
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der Optimierung von Implantaten kann aber kaum ausgeschopft werden, da sie im Gegen-
satz zu biologischen Anforderungen an Implantate steht. Aus biologischer Sicht soll, um
die Fremdkorperreaktion des Korpers moglichst gering zu halten, moglichst wenig Fremd-
material in den Korper eingebracht werden.

Normalspannung Schubspannung

S, s11 S, S12
(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+9.971e-01 +1.131e-01
+6.500e-01 +5.000e-02
+6.229e-01 +4.583e-02
+5.958e-01 +4.167e-02
+5.687e-01 +3.750e-02
+5.417e-01 +3.333e-02
+5.146e-01 +2.917e-02
+4.875e-01 +2.500e-02
+4.604e-01 +2.083e-02
+4.333e-01 +1.667e-02
+4.062e-01 +1.250e-02
+3.792e-01 +8.333e-03
+3.521e-01 +4.167e-03
+3.250e-01 +1.863e-09
+2.979e-01 -4.167e-03
+2.708e-01 -8.333e-03
+2.437e-01 -1.250e-02
+2.167e-01 -1.667e-02
+1.896e-01 -2.083e-02
+1.625e-01 -2.500e-02
+1.354e-01 -2.917e-02
+1.083e-01 -3.333e-02
+8.125e-02 -3.750e-02
2 +5.417e-02 5 -4.167e-02
+2.708e-02 -4.583e-02
5, +0.000e+00 -5.000e-02
3 1-5.911e-02

S, s11 S, S12
(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+8.662e-01 +1.151e-01
+6.500e-01 +5.000e-02
+6.229e-01 +4.583e-02
+5.958e-01 +4.167e-02
+5.687e-01 +3.750e-02
+5.417e-01 +3.333e-02
+5.146e-01 +2.917e-02
+4.875e-01 +2.500e-02
+4.604e-01 +2.083e-02
+4.333e-01 +1.667e-02
+4.062e-01 +1.250e-02
+3.792e-01 +8.333e-03
+3.521e-01 +4.167e-03
+3.250e-01 +1.863e-09
+2.979e-01 -4.167e-03
+2.708e-01 -8.333e-03
+2.437e-01 1.250e-02
+2.167e-01 1.667e-02
+1.896e-01 -2.083e-02
+1.625e-01 2.500e-02
+1.354e-01 2.917e-02
+1.083e-01 3.333e-02
+8.125e-02 -3.750e-02
2 +5.417e-02 2 -4.167e-02
+2.708e-02 -4.583e-02
s, +0.000e+00 -5.000e-02
3 1-5.258e-02

Abbildung 11.21: Einfluss des Fadenquerschitts auf die Spannungen der Aponeurose, Fadenquer-
schnitt um den Faktor 4 (oben) und 9 (unten) grofer als beim Standardmodell

Einfluss der Fadensteifigkeit

Die Fiden des Standardmodells haben einen Elastizitéitsmodul von E= 5400 N/mm?, was
einem ultrahochmoduligen Polypropylen entspricht. Beispielhaft sind weitere Steifigkeiten
von E= 200 N/mm? und E= 50 N/mm? untersucht worden. Die Modellgeometrie ent-
spricht der des Standardmodells.

Eine Reduktion der Fadensteifigkeit fiihrt zu einer wesentlichen Senkung der Spannungs-
konzentrationen an den Netzrandern (Abbildung [11.22).
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Normalspannung Schubspannung

S, si1 S, S12
(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+1.254e+00 +9.402e-02
+6.500e-01 +5.000e-02
+6.229e-01 +4.583e-02
+5.958e-01 +4.167e-02
+5.687e-01 +3.750e-02
+5.417e-01 +3.333e-02
+5.146e-01 +2.917e-02
+4.875e-01 +2.500e-02
+4.604e-01 +2.083e-02
+4.333e-01 +1.667e-02
+4.062e-01 +1.250e-02
+3.792e-01 +8.333e-03
+3.521e-01 +4.167e-03
+3.250e-01 +1.863e-09
+2.979e-01 -4.167e-03
+2.708e-01 -8.333e-03
+2.437e-01 -1.250e-02
+2.167e-01 -1.667e-02
+1.896e-01 -2.083e-02
+1.625e-01 -2.500e-02
+1.354e-01 -2.917e-02
+1.083e-01 -3.333e-02
+8.125e-02 -3.750e-02
2 +5.417e-02 5 -4.167e-02
+2.708e-02 -4.583e-02
s ,+0.000e+00 -5.000e-02
3 1-6.825e-02

S, si1 S, S12
(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+8.382e-01 +5.000e-02
+6.500e-01 +4.583e-02
+6.229e-01 +4.167e-02
+5.958e-01 +3.750e-02
+5.687e-01 +3.333e-02
+5.417e-01 +2.917e-02
+5.146e-01 +2.500e-02
+4.875e-01 +2.083e-02
+4.604e-01 +1.667e-02
+4.333e-01 +1.250e-02
+4.062e-01 +8.333e-03
+3.792e-01 +4.167e-03
+3.521e-01 +1.863e-09
+3.250e-01 -4.167e-03
+2.979e-01 -8.333e-03
+2.708e-01 -1.250e-02
+2.437e-01 -1.667e-02
+2.167e-01 -2.083e-02
+1.896e-01 -2.500e-02
+1.625e-01 -2.917e-02
+1.354e-01 -3.333e-02
+1.083e-01 -3.750e-02
+8.125e-02 2 -4.167e-02
2 +5.417e-02 -4.583e-02
+2.708e-02 5 , -5.000e-02

+0.000e+00

Abbildung 11.22: Einfluss der Steifigkeit des Fadenmaterials auf die Spannungen der Aponeu-
rose, oben: Elastizititsmodul E= 200 N/mm?, unten: E= 50 N/mm? (Standardmodell: E=
5400 N/mm?)
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Diese Optimierungsmoglichkeit steht in keinem Gegensatz zu biologischen Anforderungen
und ist damit eine wirksame Moglichkeit zur Optimierung von Netzimplantaten. Im Ide-
alfall wire die Steifigkeit der Implantatfaden in dieser Einbaulage wie die Steifigkeit des
umliegenden Gewebes. Dazu miissten parallel und senkrecht zur Faserrichtung der Aponeu-
rose verschiedene Féaden verwendet werden. Sehr weiche Faden sind schwer herzustellen,
zu verarbeiten und intra operativ schlecht handhabbar. Daher ist es sinnvoll, auch andere
Netzstrukturen und Einbaulagen zu analysieren, um ein technisch realisierbares gutes Netz
durch Kombination von angepasster Struktur- und Materialsteifigkeit zu erreichen.

Einfluss von Einbaulage und Fadenwinkel

Die Implantatfiden in Richtung der Belastungsrichtung auszurichten ist bei den heute ge-
brauchlichen, steifen Fadenmaterialien die ungiinstigste Moglichkeit, Netze in den Korper
zu implantieren. Wird das Netz so in den Korper eingebaut, dass die Netzfaden beispielswei-
se 45° versetzt zur Lastrichtung orientiert sind, verhélt sich das gleiche Netz weitaus nach-
giebiger. Dann sind nennenswerte Strukturverformungen méglich und somit nicht mehr die
Materialeigenschaften der Faden allein fiir das Netzverhalten im Koérper mafigeblich.

Die untersuchten Geometrien und Finite-Elemente-Netze zeigt Abbildung 11.23. Dabei ist
die Geometrie grau hervorgehoben. Zur Untersuchung der Einbaulage wurde das Stan-
dardmodell verwandt, wobei die Netzfaden 45° zur Belastungsrichtung orientiert sind. Das
Finite-Elemente-Netz ist in den Randbereichen anders als das Netz des Standardmodells
und auf der linken Seite von Abbildung [11.23 dargestellt. Des Weiteren erfolgte die Simu-
lation eines Netzes mit rautenformigen Poren. Die Winkel zwischen den Féden sind 70°
und 110°. Die Fadenbreite entspricht der des Standardmodells. Das Finite-Elemente-Netz
ist der rechten Seite von Abbildung 11.23 zu entnehmen.
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Abbildung 11.23: Finite-Elemente-Netze und Geometrie des gedrehten Standardnetzes und des
Rautennetzes

Durch die Verdrehung des Implantats um 45° halbiert sich die Normalspannung nahezu
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und das Verformungsbhild wird weitaus homogener. Die Schubspannung an den Netzrandern
wird allerdings etwas grofer (Abbildung [11.24). Dennoch erscheint es von groflem Vorteil
Strukturverformungen der Netzstrukturen zu ermdoglichen.

Normalspannung Schubspannung
S, S11 S, S12

(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+7.053e-01 +1.793e-01
+6.500e-01 +5.000e-02
+6.229e-01 +4.583e-02
+5.958e-01 +4.167e-02
+5.687e-01 +3.750e-02
+5.417e-01 +3.333e-02
+5.146e-01 +2.917e-02
+4.875e-01 +2.500e-02
+4.604e-01 +2.083e-02
+4.333e-01 +1.667e-02
+4.062e-01 +1.250e-02
+3.792e-01 +8.333e-03
+3.521e-01 +4.167e-03
+3.250e-01 +1.863e-09
+2.979e-01 -4.167e-03
+2.708e-01 -8.333e-03
+2.437e-01 -1.250e-02
+2.167e-01 -1.667e-02
+1.896e-01 -2.083e-02
+1.625e-01 -2.500e-02
+1.354e-01 -2.917e-02
+1.083e-01 -3.333e-02
+8.125e-02 -3.750e-02
2 +5.417e-02 A -4.167e-02
+2.708e-02 -4.583e-02
, +0.000e+00 -5.000e-02

3 1-7.062e-02

Abbildung 11.24: Einfluss der Einbaulage auf die Spannungen der Aponeurose, Fiden des Stan-
dardmodells 45° gegeniiber der Belastungsrichtung gedreht

Abbildung 11.25/ zeigt die Ergebnisse der Simulation des rautenférmigen Netzes im Bauch-
raum fiir den Standardelastizitéitsmodul E= 5400 N/mm?. Danach ist das rautenférmige
Netz, und zwar wie in Abbildung [11.23 orientiert, die bisher giinstigste Losung. Ein um

90° verdrehter Einbau fiihrt dagegen zu ungiinstigeren Losungen als beim gedrehten Stan-
dardmodell.
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Normalspannung Schubspannung

S, si1 S, S12
(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+6.53%-01 +1.893e-01
+6.500e-01 +5.000e-02
+6.229e-01 +4.583e-02
+5.958e-01 +4.167e-02
+5.687e-01 +3.750e-02
+5.417e-01 +3.333e-02
+5.146e-01 +2.917e-02
+4.875e-01 +2.500e-02
+4.604e-01 +2.083e-02
+4.333e-01 +1.667e-02
+4.062e-01 +1.250e-02
+3.792e-01 +8.333e-03
+3.521e-01 +4.167e-03
+3.250e-01 +1.863e-09
+2.979%-01 -4.167e-03
+2.708e-01 -8.333e-03
+2.437e-01 -1.250e-02
+2.167e-01 -1.667e-02
+1.896e-01 -2.083e-02
+1.625e-01 -2.500e-02
+1.354e-01 -2.917e-02
+1.083e-01 -3.333e-02
+8.125e-02 -3.750e-02
2 +5.417e-02 5 -4.167e-02
+2.708e-02 -4.583e-02
. ,+0.000e+00 -5.000e-02
3 1-5.683e-02

S, S11 S, S12
(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.. 75%)
+9.846e-01 +2.678e-01
+6.500e-01 +5.000e-02
+6.229e-01 +4.583e-02
+5.958e-01 +4.167e-02
+5.687e-01 +3.750e-02
+5.417e-01 +3.333e-02
+5.146e-01 +2.917e-02
+4.875e-01 +2.500e-02
+4.604e-01 +2.083e-02
+4.333e-01 +1.667e-02
+4.062e-01 +1.250e-02
+3.792e-01 +8.333e-03
+3.521e-01 +4.167e-03
+3.250e-01 +1.863e-09
+2.979-01 -4.167e-03
+2.708e-01 -8.333e-03
+2.437e-01 -1.250e-02
+2.167e-01 -1.667e-02
+1.896e-01 -2.083e-02
+1.625e-01 -2.500e-02
+1.354e-01 -2.917e-02
+1.083e-01 -3.333e-02
+8.125e-02 -3.750e-02
2 +5.417e-02 5 -4.167e-02
+2.708e-02 -4.583e-02
+0.000e+00 -5.000e-02

! 3 1-5.742e-02

Abbildung 11.25: Einfluss der Fadenwinkel auf die Spannungen der Aponeurose, Fadenwinkel
70° und 110° bei zwei Einbaulagen, Fadensteifigkeit F = 5400 N/mm?
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Kombiniert man nun noch einen nachgiebigeren Faden (E= 50 N/mm?) mit der Rau-
tenform und passender Einbaulage, so lassen sich die Spannungsiiberh6hungen an den
Netzrandern weiter reduzieren. Das aus Abbildung 11.26/ maflstéblich ersichtliche Ver-
formungsbild ist ebenfalls weitaus homogener als beim Standardmodell. Das Gewebe im
Netzbereich wird ebenfalls nennenswert belastet, so dass ein solches Netz eine praktikable
Losung darstellt.

Normalspannung Schubspannung
S, S11 S, s12
(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+6.500e-01 +5.847e-02
+6.229e-01 +5.000e-02
+5.958e-01 +4.583e-02
+5.687e-01 +4.167e-02
+5.417e-01 +3.750e-02
+5.146e-01 +3.333e-02
+4.875e-01 +2.917e-02
+ 01 +2.500e-02
+4.333e-01 +2.083e-02
+4.062e-01 +1.667e-02
+3.792e-01 +1.250e-02
+3.521e-01 +8.333e-03
+3.250e-01 +4.167e-03
+2.979e-01 +1.863e-09
+2.708e-01 4.167e-03
+2.437e-01 e-
+2.167e-01 1.250e-02
+1.896e-01 1.667e-02
+1.625e-01 2.083e-02
+1.354e-01 2.500e-02
+1.083e-01 2.917e-02
+8.125e-02 -3.333e-02
2 +5.417e-02 -3.750e-02
+2.708e-02 2 -4.167e-02
5 , ¥0.000e+00 -4.583e-02
. -5.000e-02
S, S11 S, S12
(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+6.500e-01 +8.628e-02
+6.229e-01 +5,000e-02
+5.958e-01 +4.583e-02
+5.687e-01 +4.167e-02
+5.417e-01 +3.750e-02
+5.146e-01 +3.333e-02
+4.875e-01 +2.917e-02
+4.604e-01 +2.500e-02
+4.333e-01 +2.083e-02
+4.062e-01 +1.667e-02
+3.792e-01 +1.250e-02
+3.521e-01 +8.333e-03
+3.250e-01 +4.167e-03
+2.979e-01 +1.863e-09
+2.708e-01 4.167e-03
+2.437e-01 8.333e-03
+2.167e-01 1.250e-02
+1.896e-01 1.667e-02
+1.625e-01 2.083e-02
+1.354e-01 2.500e-02
+1.083e-01 2.917e-02
+8.125e-02 -3.333e-02
2 +5.417e-02 -3.750e-02
+2.708e-02 2 -4.167e-02
+0.000e+00 -4.583e-02
s 1 | -5.0006-02

Abbildung 11.26: Einfluss der Fadenwinkel auf die Spannungen der Aponeurose, Fadenwinkel
70° und 110° bei zwei Einbaulagen, Fadensteifigkeit £ = 50 N/mm?

Strukturweiche Faden

Die Verwendung gewellter Féaden wiirde ebenfalls eine Strukturelastizitit von Netzimplan-
taten ermoglichen. Die Geometrie und Vernetzung der Einheitszelle des Beispielmodells
zeigt Abbildung [11.27. In Dickenrichtung entspricht die Vernetzung der des Standardmo-
dells.

Im vorliegenden Beispiel sind die reduzierten Spannungsiiberhchungen gegeniiber dem
Standardmodell deutlich zu erkennen (Abbildung [11.28)). Allerdings verhilt sich das Mo-
dell nicht so giinstig wie das rautenférmige Netz. Auflerdem ist die Herstellung von Netzen
mit gekriimmten Faden sicher komplizierter als die Herstellung rautenformiger Netze, was
rautenformige Netze in der Praxis giinstiger erscheinen l&sst.
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R 2,19

4,1

1,61
6
Abbildung 11.27: Geometrie (links) und Finite-Elemente-Netz (rechts) des Rundnetzes

Normalspannung Schubspannung

S, S11 S, S12
(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+9.176e-01 +7.632e-02
+6.500e-01 +5.000e-02
+6.229e-01 +4.583e-02
+5.958e-01 +4.167e-02
+5.687e-01 +3.750e-02
+5.417e-01 +3.333e-02
+5.146e-01 +2.917e-02
+4.875e-01 +2.500e-02
+4.604e-01 +2.083e-02
+4.333e-01 +1.667e-02
+4.062e-01 +1.250e-02
+3.792e-01 +8.333e-03
+3.521e-01 +4.167e-03
+3.250e-01 +1.863e-09
+2.979e-01 -4.167e-03
+2.708e-01 -8.333e-03
+2.437e-01 -1.250e-02
+2.167e-01 -1.667e-02
+1.896e-01 -2.083e-02
+1.625e-01 -2.500e-02
+1.354e-01 -2.917e-02
+1.083e-01 -3.333e-02
+8.125e-02 -3.750e-02
2 +5.417e-02 2 -4.167e-02
+2.708e-02 -4.583e-02
s, +0.000e+00 . 5000602

S, S11 S, s12
(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+6.500e-01 +6.669e-02
+6.229e-01 +5.000e-02
+5.958e-01 +4.583e-02
+5.687e-01 +4.167e-02
+5.417e-01 +3.750e-02
+5.146e-01 +3.333e-02
+4.875e-01 +2.917e-02
+4.604e-01 +2.500e-02
+4.333e-01 +2.083e-02
+4.062e-01 +1.667e-02
+3.792e-01 +1.250e-02
+3.521e-01 +8.333e-03
+3.250e-01 +4.167e-03
+2.979%-01 +1.863e-09
+2.708e-01 -4.167e-03
+2.437e-01 -8.333e-03
+2.167e-01 -1.250e-02
+1.896e-01 -1.667e-02
+1.625e-01 -2.083e-02
+1.354e-01 -2.500e-02
+1.083e-01 -2.917e-02
+8.125e-02 -3.333e-02
2 +5.417e-02 -3.750e-02
+2.708e-02 2 -4.167e-02
+0.000e+00 -4.583e-02
e -5.000e-02

3

Abbildung 11.28: Spannungsverteilung der Aponeurose nach Einbau von Netzen mit gekriimm-
ten Fiden, Fadensteifigkeit oben 5400 N/mm? und unten 50 N/mm?
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11.4.2 Rectus und Rectusscheide verwachsen

Es wird der Fall untersucht, dass Rectus und hinteres Blatt der Rectusscheide miteinander
verwachsen sind. Dann miissen Rectus und vorderes Blatt der Rectusscheide modelliert
werden. Die Randbedingungen entsprechen denen der Zugbelastung ohne Implantat. Aus
Abbildung 11.29/ wird neben den Randbedingungen die Lage des Implantats deutlich.

Im Hauptteil der Arbeit wird, da sich die Spannungsbilder optisch stark dhneln und Lang-
atmigkeit der Arbeit vermieden werden soll, nur das Standardmodell gezeigt. Weitere Er-
gebnisse befinden sich im Anhang F.

Aponeurose

Lsf—

o—
P

W

LLITLITTTTIT e X

FETTTTTTETT T o

5 s &
3

Abbildung 11.29: Randbedingungen bei Verwachsung von Rectus und Rectusscheide (Aponeu-
rose) und Zugbelastung durch seitliche Bauchmuskeln

P

Die Effekte und Tendenzen sind bei beiden Modellvarianten von frei verschiebbarer und
verwachsener Aponeurose mit Rectus gleich. Allerdings unterscheiden sich die Werte doch
erheblich. Die Spannungswerte bei verwachsenen Bauchwandkomponenten liegen weitaus
hoher als die Spannungswerte bei frei verschieblicher Aponeurose. Es ist bekannt, dass eine
gewisse Verschieblichkeit von Rectus in Rectusscheide moglich ist. Das Ausmaf ist nicht
bekannt.
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Normalspannung Schubspannung
s, si1 s, s12

(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+4.480e+00 +1.591e-01
+6.5006-01 +5.000e-02
+6.229e-01 +45583-02
+5.9586-01 +41676-02
+5.6876-01 +3.7506-02
+5.417e-01 +3.333e-02
+5.146e-01 +2.917e-02
+4.8756-01 +2.500e-02
+4.6046-01 +2.083¢-02
+4.3336-01 +1.6676-02
+4.0626-01 +1250e-02
+3.7926-01 +8.333¢-03
+3.521e-01 +4.167e-03
+3.250e-01 +1.:863¢-09
+2.979e-01 -4.167e-03
+2.708e-01 -8.333e-03
+2.437e-01 -1250e-02
+2.167e-01 -1667e-02
+1:8966-01 -2.083e-02
+1.6256-01 -2.500e-02
+1:3546-01 2917e-02
+1.083e-01 -3333.02
+8.1256-02 -3750e-02
2 +5.417e-02 5 -4.167e-02
+2.7086-02 -4583¢-02
s +0000e+00 -5.000e-02
s 1-1051e01

Abbildung 11.30: Einfluss der Verwachsung von Rectus und Rectusscheide (Aponeurose) auf die
Spannungen der Aponeurose am Beispiel des Standardmodells

11.4.3 Einfluss von Wundkontraktion

Bei sehr kleinporigen Netzen fritherer Generation mit Ausbildung grofler Narbenvolumen
kam es zu einer Kontraktion der Wundfliche von etwa 20%. Diese Kontraktion ist bei
grof3porigen Netzen heutiger Generation nicht mehr relevant. Das Narbenvolumen ist klein.
Daher gibt es die Phiinomene wie etwa Faltenbildung bei Netzen heutiger Generation nicht
mehr. Der Einfluss von Wundkontraktion soll dennoch untersucht werden.

Alle Modelle sind mit frei verschieblicher Rectusscheide auf Rectus gerechnet. Es wird
davon ausgegangen, dass nur das biologische Material in der Implantatebene schrumpft,
und zwar so dass bei ungehinderter Verformung eine Fliachenabnahme von 20% stattfinden
wiirde. Das hyperelastische isotrope Material hat anfangs die Materialeigenschaften des
Fettgewebes und am Ende der Wundheilung inklusive Narbenkontraktion modellabhéingig
die gleiche oder die dreifache Steifigkeit wie die Aponeurose in Faserrichtung. Das Schrump-
fen der Wunde wird durch einen Warmeausdehnungskoeffizienten fiir das Narbengewebe
und ein Temperaturfeld realisiert. Temperaturfeld und Wirmeausdehnungskoeffizient sind
so aufeinander abgestimmt, dass sich gerade die gewiinschte Wundschrumpfung ergibt.
Die Entwicklung der mechanischen Gewebeeigenschaften wird durch temperaturabhéngige
Materialkonstanten realisiert.

Abbildung 11.31! zeigt die Spannungsfelder des Standardmodells. Unter den getroffenen
Annahmen hilft die Vernarbung die Spannungskonzentrationen an den Netzrandern zu re-
duzieren. Die Wundkontraktion erzeugt Zugspannungen und fiithrt dadurch zu zusétzlichen
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Belastungen der Netzréander. Dieser negative Effekt wird durch den positiven Effekt, dass
sich tragfihiges Gewebe in der Netzebene bildet, iberkompensiert. Die duflere Last ver-
teilt sich nun auf eine groflere Flache. Somit nehmen die Spannungen ab. Dieser Effekt
wird umso bedeutender je steifer die Narbenschicht wird (Abbildung [11.31). Dabei sind
die Spannungen grofiflichig kleiner als im gesunden Bauch, was auch fiir groSporige Netze
aus steifen Faden gilt.

Normalspannung Schubspannung

S, s11 S, S12
(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
+1.024e+00 +7.633e-02
+6.500e-01 +5.000e-02
+6.229e-01 +4.583e-02
+5.958e-01 +4.167e-02
+5.687e-01 +3.750e-02
+5.417e-01 +3.333e-02
+5.146e-01 +2.917e-02
+4.875e-01 +2.500e-02
+4.604e-01 +2.083e-02
+4.333e-01 +1.667e-02
+4.062e-01 +1.250e-02
+3.792e-01 +8.333e-03
+3.521e-01 +4.167e-03
+3.250e-01 +1.863e-09
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Abbildung 11.31: Einfluss von Wundkontraktion auf die Spannungen der Aponeurose, Stan-
dardmodell, oben: Endsteifigkeit Narbe gleich Steifigkeit Aponeurose in Faserrichtung, unten:
dreifache Endsteifigkeit

Die klinischen Befunde zeigen, dass groporige Netze Rezidive gegeniiber kleinporigen Net-
zen verzogern. Die Rezidivquoten sind nach einiger Zeit bei beiden Netztypen dhnlich. Die
Simulationsergebnisse weisen zunéchst auf das Gegenteil hin. Wahrscheinlich ist die Festig-
keit des Narbengewebes gering, so dass doch eine bedeutende Zahl Rezidive auftritt. Es ist
auch moglich, dass die angenommenen Eigenschaften des Narbengewebes nicht stimmen.
Diese sind nicht bekannt.

Eine starke Vernarbung steigert die Steifigkeit der Bauchwand erheblich und fiihrt damit
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zur Einschrankung der Beweglichkeit. In diesem Punkt stimmen Simulationsergebnisse und
klinische Befunde iiberein. Der Patientenkomfort hat sich durch den Einsatz grofiporiger
Netze neuerer Generation verbessert. Gegeniiber den schwergewichtigen Netzen alter Ge-
neration konnten Patientenbeschwerden wie Schmerzen reduziert und die Bauchwandbe-
weglichkeit gesteigert werden. Die Gewebebeanspruchungen sind bei grofiporigen Netzen
neuerer Generation etwas gréfler als bei kleinporigen Netzen, so dass die Rezidivquoten
beider Netztypen vergleichbar sind.

Ergénzend seien noch die Spannungsfelder fiir das Rautennetz bei Auftreten von Wund-
kontraktion gezeigt. Auch bei Netzanordnungen, die ihre Elastizitdt aus der Strukturver-
formung gewinnen, fithrt die Narbenbildung wie oben beschrieben zu kleineren Spannungs-
konzentrationen an den Netzrindern und zu geringeren Spannungen im gesamten Netzbe-
reich. Spannungen, die wesentlich kleiner als die natiirlichen Gewebebeanspruchungen sind,
kénnen zu ungiinstigem Gewebeumbau der gesunden Gewebe fiihren.

Normalspannung Schubspannung
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+4.604e-01 +2.500e-02
+4.333e-01 +2.083e-02
+4.062e-01 +1.667e-02
+3.792e-01 +1.250e-02
+3.521e-01 +8.333e-03
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+2.979e-01 +1.863e-09
+2.708e-01 -4.167e-03
+2.437e-01 -8.333e-03
+2.167e-01 -1.250e-02
+1.896e-01 -1.667e-02
+1.625e-01 -2.083e-02
+1.354e-01 -2.500e-02
+1.083e-01 -2.917e-02
+8.125e-02 -3.333e-02
2 +5.417e-02 -3.750e-02
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s ; +0.000e+00 -4.583e-02
-5.000e-02

3 1

Abbildung 11.32: Einfluss von Wundkontraktion auf die Spannungen der Aponeurose, 70-110°-
Rautenmodell, Endsteifigkeit Narbe gleich Steifigkeit Aponeurose in Faserrichtung
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11.5 Netzbeanspruchung

Die im Rahmen dieser Arbeit erfolgten Simulationen von Netzimplantaten im Bauchraum
ermoglichen erstmalig einen Einblick in die Beanspruchungen der Netzimplantate und stel-
len damit ein Mittel zur Dimensionierung von Netzimplantaten bereit.

Neben der Beanspruchung der Korpergewebe ist auch die Beanspruchung der Netze von
groflem Interesse. Diese miissen die Belastungen des Korpers ertragen konnen. Sei zunéchst
wieder der Standardfall betrachtet, bei dem die Faden der Netze entlang der Belastungs-
richtung ausgerichtet sind. Dann treten relativ kleine, unkritische Beanspruchungen des
Netzes auf (Abbildung 11.33). Die Vergleichsspannung nach VON MISES, welche die Ge-
samtbeanspruchung widerspiegelt, betriigt etwa 35 N/mm? und die ReiBifestigkeit géingiger
Fiden aus Polypropylen ist 550 N/mm?. Die Festigkeit der Fiden ist bei dieser Netzein-
baulage also mehr als ausreichend.

Die groite Beanspruchung tritt in den Knoten am Netzrand auf. Dort wiirde das Netz bei
entsprechend grofler Beanspruchung versagen.

S, Mises

(Ave. Crit.: 75%)
+3.487e+01
+3.343e+01
+3.199e+01
+3.055e+01
+2.911e+01
+2.767e+01
+2.623e+01
+2.479e+01
+2.336e+01
+2.192e+01
+2.048e+01
+1.904e+01
+1.760e+01
+1.616e+01
+1.472e+01
+1.328e+01
+1.184e+01
+1.040e+01
+8.958e+00
+7.519e+00
+6.079e+00
+4.639e+00

2 +3.200e+00
+1.760e+00

5 , ¥3.203e-01

Abbildung 11.33: Netzbeanspruchung des Standardmodells (Vergleichsspannung nach VON MI-
SES)

Mit zunehmender Porengrofle iibernimmt das Netz etwas weniger Last. Die Beanspruchung
des Implantats sinkt (Abbildung [11.34).

Weil die Spannungsgrofien querschnittsbezogen sind, sinkt die Netzbeanspruchung mit zu-
nehmender Querschnittsfliache erheblich (Abbildung [11.34).

Eine Reduzierung der Fadensteifigkeit etwa auf 50 N/mm? fithrt, wie aus Abbildung [11.35
ersichtlich, ebenfalls zu einer erheblichen Reduzierung der Netzbeanspruchung. Wenn we-
niger Last durch das Netz aufgenommen wird, muss das umliegende Gewebe mehr Last
tragen.
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S, Mises S, Mises

(Ave. Crit.: 75%) (Ave. Crit.: 75%)
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2 +2.598e+00 2 +8.873e-01
+1.420e+00 +5.158e-01

5 ; +2.429e-01 5 , +1.444e-01

Abbildung 11.34: Netzbeanspruchung (Vergleichsspannung nach VON MISES) bei gegeniiber
dem Standardmodell um den Faktor 1,5 vergroBerter Porenbreite (links) und bei vierfachem
Fadenquerschnitt (rechts)
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+3.755e+00
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Abbildung 11.35: Netzbeanspruchung der Standardgeometrie bei einer Fadensteifigkeit von
50 N/mm? (Fadensteifigkeit Standardmodell: 5400 N/mm?)
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Die Einbaulage hat einen wesentlichen Einfluss auf die Netzbeanspruchung (Abbildung
11.36)). Durch die zur Belastungsrichtung versetzte Anordnung der Implantatfiden ist das
Implantat in Belastungsrichtung wesentlich nachgiebiger als bei der Standardanordnung.
Die groleren Strukturverformungen fithren auch zu grofleren Spannungen. Die grofiten

Beanspruchungen treten in den Netzknoten auf und sind fast dreimal so grofl wie beim
Standardfall.
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(Ave. Crit.: 75%)
+8.982e+01
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Abbildung 11.36: Netzbeanspruchung des gedrehten Standardmodells

Da die komplizierte Geometrie heute iiblicher Gewirke nur ndherungsweise nachgebildet
ist, stimmen die ermittelten Beanspruchungen nicht exakt. Die Tendenzen sind richtig.

11.6 Schlussfolgerungen

Es gibt im Wesentlichen zwei Moglichkeiten, die Implantate heutiger Generation aus me-
chanischer Sicht zu optimieren.

Fokussiert man sich komplett auf die Fadensteifigkeit, so wére eine Netzstruktur mit Féaden
entlang der Hauptanisotropien ausgerichtet das Optimum. Die Faden sollten dann nahezu
die gleichen Eigenschaften wie das hintere Blatt der Rectusscheide in die entsprechen-
den Richtungen haben. Dabei wird viel Vertrauen in die Materialeigenschaften der bereits
hernierten Korpergewebe gelegt. Ein solches Netz miisste etwa zur intraoperativen Hand-
habung zumindest initial mit tragfihigen resorbierbaren Anteilen verstérkt sein.

Die Berechnungen zeigen, dass ein Netz mit rautenféormigen Poren gebriauchlicher Grofie
und einer Fadensteifigkeit von etwa 50 N/mm? die Beweglichkeit der Bauchwand nahezu
nicht mehr behindert und die Spannungssingularitéiten deutlich gegeniiber Netzen heuti-
ger Generation gemildert sind. Ein solcher Ansatz vertraut weniger auf die verbliebene
Tragfihigkeit der Korpergewebe.



Kapitel 12

Zusammenfassung und Ausblick

12.1 Zusammenfassung

Die vorliegende Arbeit befasst sich mit der experimentellen Analyse von Netzmaterialien
(I) und Netzen zur Hernienreparation (II), der umfassenden Charakterisierung weicher
biologischer Gewebe der Bauchwand (I1I), der konstitutiven Beschreibung und numerischen
Simulation des nichtlinearen anisotropen Materialverhaltens weicher biologischer Gewebe
(IV) und der numerischen Optimierung von Netzimplantaten im Bauchraum (V).

(I) Die experimentelle Analyse von Netzmaterialien erfolgt mittels monotoner Zug-
versuche. Im Rahmen dieser Arbeit wurden exemplarisch Prolene- und Pronova-Féaden der
Ethicon GmbH untersucht. Erstmals fanden Versuche mit verschiedenen Belastungsge-
schwindigkeiten statt. Ebenso erfolgte erstmals die Untersuchung von Fertigungseinfliissen
auf die Materialeigenschaften. Die ermittelten Materialeigenschaften der Faden dienen als
Eingangsdaten der numerischen Simulation des Istzustandes von Implantaten im Bauch-
raum. Die Implantate verweilen teilweise 40 Jahre und mehr im Ko&rper. Daher sind
Betriebsfestigkeitsuntersuchungen der Grundmaterialien sinnvoll. Solche Untersuchungen
wurden hier erstmalig durchgefiihrt. Die wesentlichen an Netzfdden experimentell bestimm-
ten Ergebnisse lauten:

1. Steifigkeiten und Festigkeiten der untersuchten Féden sind fiir Polymere ungew6hn-
lich hoch. Die Steifigkeiten der Faden iibertreffen die Steifigkeiten weicher biologischer
Gewebe deutlich.

2. Die Eigenschaften der Materialien sind von der Belastungsgeschwindigkeit abhéngig.

3. Fertigungseinfliisse fithren zu querschnittsabhéngigen Materialeigenschaften. So nimmt
die Fadensteifigkeit mit sinkendem Querschnitt zu.

4. Die untersuchten Werkstoffe Prolene und Pronova sind unter dem Aspekt der Be-
triebsfestigkeit beide fiir Implantate zur Hernienreparation geeignet.
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Umfangreiche (II) experimentelle Analysen von Netzen zur Hernienreparation
diverser Hersteller erfolgten im Rahmen von Streifenzugversuchen. Sie fanden zur Erfas-
sung des Istzustandes der Eigenschaften von Netzimplantaten statt. Aus der Literatur
sind von Netzimplantaten bisher nur skalare Kenngréfen in Kett- und Schuflrichtung be-
kannt. Zur besseren Beurteilbarkeit mechanischer Netzeigenschaften wurden im Rahmen
dieser Arbeit erstmals die kompletten Kennwertfunktionen von Implantaten bei verschie-
denen Belastungsgeschwindigkeiten bestimmt. Neu ist auch die Beriicksichtigung anderer
Priifrichtungen als der Herstellungsrichtungen. Wesentliche Ergebnisse der Untersuchungen
textiler Flachengebilde zur Hernienreparation sind:

1. Die mechanischen Eigenschaften der Netze sind von der Belastungsgeschwindigkeit
abhéngig. Bei kleinen Verformungen, wenn vorwiegend die Netzstrukturen deformie-
ren, ist diese Eigenschaft wenig ausgeprigt. Bei gréfleren Deformationen erfolgen
zunehmend auch Deformationen der Netzfaden. Dann hat die Belastungsgeschwin-
digkeit einen grofleren Einfluss auf die Netzeigenschaften.

2. Die Netzhersteller decken mit ihrem Warenangebot vergleichbare Steifigkeitsspektren
ab.

3. Im Vergleich zu weichen biologischen Geweben sind die Steifigkeiten und Festigkeiten
von Netzimplantaten relativ grof3.

4. Die Netze besitzen teilweise wesentlich steifere Richtungen als Kett- und Schufirich-
tung. Durch die Vernachlissigung dieser Richtungen wurden die Nachgiebigkeiten
von Netzimplantaten in der Vergangenheit teilweise {iberschétzt.

(ITI) Die Charakterisierung weicher biologischer Gewebe der Bauchwand (Rec-
tus, Transversus, Externus, Internus und Rectusscheide) fand mit Proben von mehr als 100
Bauchdecken statt. Dabei erfolgten Zugversuche parallel und senkrecht zur Faserrichtung,
einfache Schubversuche parallel und senkrecht zur Faserrichtung und einfache Schubver-
suche senkrecht zur Faserrichtung an Proben mit Zugvordehnung. Des Weiteren wurden
Querkontraktionen im Zugversuch und Kompressibilitdten bei hydrostatischer Druckbela-
stung ermittelt. Dariiber hinaus sind die Gewebevordehnungen der Bauchwandgewebe im
Korper erfasst worden. Die vorliegende Untersuchung liefert durch deren Umfang statistisch
abgesicherte Kennwertfunktionen und Streubreiten. Wahrend in der Literatur verfiigha-
re Untersuchungen nur einzelne Aspekte mechanischer Eigenschaften weicher biologischer
Gewebe abdecken, erfolgte im Rahmen der vorliegenden Arbeit erstmals eine vollsténdige
Charakterisierung der untersuchten Gewebe. Hervorzuheben ist auch, dass alle Versuche
direkt post mortem statt fanden. Das ist Voraussetzung dafiir, dass die ermittelten Kenn-
wertfunktionen das Verhalten in vivo korrekt wiedergeben. Da sich die Gewebeeigenschaf-
ten post mortem rasch d&ndern, sind Messungen an #lteren Préiparaten, wie sie haufig in der
Literatur zu finden sind, wenig aussagekréftig beziiglich der mechanischen Eigenschaften in
vivo. Schubversuche mit iiberlagerter Zugvordehnung erfolgten im Rahmen dieser Arbeit
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erstmalig. Neu ist auch die Quantifizierung der Gewebevordehnungen fiir Materialien des
Korpers. Wesentliche Ergebnisse der Experimente mit den weichen biologischen Geweben
der Bauchwand sind:

1. Die Gewebe weisen eine starke Vordehnung in Faserrichtung auf. Bei Netzen &lte-
rer Generation fand ein Zusammenschieben der Netze durch Wundkontraktion statt.
WEeil die Untersuchungen hierzu in vitro erfolgten, wurde dieser Effekt in der Ver-
gangenheit iiberschétzt, was im Rahmen dieser Arbeit erstmals gezeigt ist. Aufgrund
der Vordehnungen schrumpfen schliefllich auch gesunde Gewebe beim Heraustrennen
aus dem Korper.

2. Die Gewebe weisen hochgradig nichtlineares, transversal isotropes Materialverhalten
auf.

3. In vitro sind die Gewebe senkrecht zur Faserrichtung steifer als parallel zur Faser-
richtung.

4. In vivo, d. h. unter Beriicksichtigung der Gewebevordehnungen, sind die Gewebe
parallel zur Faserrichtung steifer als senkrecht zur Faserrichtung.

5. Die mechanischen Eigenschaften der einzelnen Muskeln unterscheiden sich zum Teil
deutlich. Der Korper bildet sie durch unterschiedlichen strukturellen Aufbau und
unterschiedliche Zusammensetzung funktionsabhéngig aus.

6. Steifigkeiten und Festigkeiten der Aponeurose in vivo iibersteigen die Kenndaten der
Muskeln deutlich.

7. Die Gewebe sind relativ schubweich.
8. Zugvordehnungen erhohen die Schubsteifigkeiten.

9. Die Gewebe sind relativ schwach kompressibel.

(IV) Die konstitutive Beschreibung und numerische Simulation des nichtlinea-
ren anisotropen Materialverhaltens weicher biologischer Gewebe erfolgte mit
Stoffgesetzen im Rahmen der allgemeinen Theorie finiter transversaler Isotropie (SPENCER
[44]). In der Literatur bisher verfiighare Ansitze beschreiben andere Materialien und sind
zur Beschreibung der Bauchwandgewebe nicht geeignet. Im Rahmen der allgemeinen Theo-
rie finiter transversaler Isotropie wurden daher erfolgreich neue Forménderungsenergien
entwickelt, die es ermoglichen die hier erstmals umfassend charakterisierten Materialien
Rectus, Transversus, Externus, Internus und Rectusscheide zu beschreiben. Die Parameter-
identifikation erfolgte gleichzeitig an Zugversuchen parallel und senkrecht zur Faserrichtung
und einem einfachen Schubversuch senkrecht zur Faserrichtung. Der Modellverifikation
dienten einfache Schubversuche parallel zur Faserrichtung und einfache Schubversuche senk-
recht zur Faserrichtung an Proben mit Zugvordehnung. Die erarbeiteten Materialmodelle
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wurden erfolgreich in die Materialschnittstelle Umat des kommerziellen Finite-Elemente-
Programms Abaqus 6.4.2 Standard implementiert. Die Beriicksichtigung der Gewebevor-
dehnungen bei den anschlieBenden Berechnungen von Strukturen erfolgte durch multi-
plikative Aufspaltung des Deformationsgradienten in Vorverformung und Verformung im
Korper.

Mit den erarbeiteten Modellen fanden schlielich erstmals umfangreiche (V) numerische
Simulationen von Netzimplantaten im Bauchraum statt. Dabei erfolgte die Untersu-
chung der Netzdesignparameter Netzgrofle, Porengrofie, Fadenquerschnitt, Fadensteifigkeit
und Fadenwelligkeit auf die Beanspruchungen der umliegenden Gewebe. Auch wurden die
Einfliisse von Einbaulage und Fadenwinkel der Netzimplantate untersucht. Des Weiteren
fand eine Untersuchung des Einflusses des Verwachsungsgrades von Rectus und hinterem
Blatt der Rectusscheide statt. Grofiporige Netze heutiger Generation bilden nur sehr klei-
ne Narbenvolumina um die Filamente des Netzes aus. In den Netzporen befindet sich Fett
und lockeres Bindegewebe. Auf diese Netztypen ist hier das Hauptaugenmerk gerichtet.
Kleinporige Netze élterer Generation bilden grofle Narbenvolumina aus. Dann erfolgt eine
Wundheilung mit nennenswerter Wundschrumpfung, die mit der zeitabhéngigen Entwick-
lung mechanischer Narbeneigenschaften einher geht. Auch dieser Effekt wurde im Rahmen
dieser Arbeit erstmals exemplarisch simuliert. Die hier neu entwickelte Methode Tempe-
raturfelder in Zusammenhang mit temperaturabhidngigen Parametern in hyperelastischen
Gesetzen zur Simulation von Wundheilung anzuwenden ist erfolgreich angewandt worden.
Wesentliche Ergebnisse der erstmals mit Hilfe der Finite-Elemente-Methode erfolgten Si-
mulationen von Netzimplantaten im Bauchraum sind:

1. An den Netzrandern treten hohe Spannungskonzentrationen auf, die auf Steifigkeits-
inkompatibilitdten zwischen Implantat und umliegendem Gewebe zuriickzufiihren
sind. Klinische Befunde zeigen, dass nahezu alle Hernienrezidive an den Netzrandern
auftreten. Simulationsergebnisse und klinische Befunde zeigen in diesem Punkt einen
kausalen Zusammenhang. Die Spannungskonzentrationen an den Netzrandern sind
die Ursache fiir Hernienrezidive.

2. Zur Optimierung der Netzimplantate miissen die Steifigkeitsinkompatibilitdten er-
heblich reduziert werden. Das gréfite Optimierungspotenzial dazu haben Fadensteifig-
keit, Netzstruktur und Einbaulage. Alle weiteren untersuchten Netzdesignparameter
haben nur geringes Potenzial zur Netzoptimierung.

3. Die Simulationen zeigen eine Einschrinkung der Bauchwandbeweglichkeit nach Netz-
implantation, was mit den Erkenntnissen aus dem klinischen Alltag iibereinstimmt.
Nachgiebigere Implantate wiirden die Bauchwandbeweglichkeit weniger behindern.

4. Der bei kleinporigen Netzen auftretende Wundheilungstyp fithrt unter den postu-
lierten Voraussetzungen zu einer weiteren Versteifung der Bauchwand und zu ge-
ringeren Spannungskonzentrationen als ohne diesen Wundheilungtypen. Das ist ein
Erklarungsansatz dafiir, dass kleinporige Netze &dlterer Generation und grofiporige
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Netze vergleichbare Rezidivraten haben. Der Vorteil grofiporiger Netze mit kleinen
Narbevolumina gegeniiber kleinporigen Netzen ist eine geringere Verformungsbehin-
derung der Bauchwand. Die Patientenbeschwerden haben sich durch Einsatz grofipo-
riger Netze erheblich reduziert.

Die im Rahmen dieser Arbeit durchgefiithrten umfangreichen Berechnungen anspruchsvoller
Strukturen weisen die Praxistauglichkeit der erarbeiteten Materialmodelle nach.

12.2 Ausblick

Es gibt bereits umfangreiche Forschungsarbeiten zum Thema Hernien, die jedoch alle von
Medizinern und Biologen stammen. Die vorliegende Arbeit beleuchtet das Thema zum
ersten Mal aus Ingenieurssicht. Es liegt in der Natur der Sache, dass es moglich ist, Ein-
zelaspekte der Arbeit weiter zu vertiefen.

Es konnte

e cine detailliertere Modellierung von Netzgeometrien erfolgen. Dabei wéiren etwa run-
de Féaden und die Analyse einzelner Knoten mdoglich. Die komplexen Geometrien der
heute verwandten meist multifilen Gewirke sind auf dem Rechner mangels Rechen-
kapazitit kaum nachzubilden. Auflerdem ist das Verhéltnis von Nutzen zu Aufwand
fraglich.

e eine Verfeinerung der Charakterisierung biologischer Gewebe stattfinden. Sinnvoll
wiére es, einen kompletten Datensatz wie hier an porzinen Proben direkt post mortem
bestimmt auch von humanen Geweben zu generieren. Dabei bereitet die Beschaffung
frischer Proben Probleme.

e cine Verfeinerung der erarbeiteten Materialmodelle fiir die Muskeln durch die Mo-
dellierung aktiver Muskelspannungen etwa in Anlehnung an das HUXLEY-Modell
stattfinden.

e cine Untersuchung der haufig vorkommenden Leistenhernie d&hnlich der Untersuchun-
gen in der vorliegenden Arbeit stattfinden.

e an der Entwicklung neuer nachgiebiger Féaden als heute verfiighar gearbeitet werden.
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Anhang A

Streifenzugversuche mit
Netzimplantaten der Ethicon GmbH
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Abbildung A.l: Temperatur- und Dehngeschwindigkeitsabhingigkeit der Eigenschaften des
Prolene-Netzes im Zugversuch, 0°-Orientierung
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Abbildung A.2: Temperatur- und Dehngeschwindigkeitsabhiingigkeit der Eigenschaften des
Prolene-Netzes im Zugversuch, 45°-Orientierung
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Abbildung A.3: Temperatur- und Dehngeschwindigkeitsabhingigkeit der Eigenschaften des
Prolene-Netzes im Zugversuch, 90°-Orientierung
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Abbildung A.4: Temperatur- und Dehngeschwindigkeitsabhiéingigkeit der Eigenschaften des
Vypro-Netzes im Zugversuch, 0°-Orientierung
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Abbildung A.5: Temperatur- und Dehngeschwindigkeitsabhingigkeit der Eigenschaften des
Vypro-Netzes im Zugversuch, 40°-Orientierung
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Abbildung A.6: Temperatur- und Dehngeschwindigkeitsabhiingigkeit der Eigenschaften des
Vypro-Netzes im Zugversuch, 90°-Orientierung
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Abbildung A.7: Temperatur- und Dehngeschwindigkeitsabhiingigkeit der Eigenschaften des
Vypro-Nacktnetzes im Zugversuch, 0°-Orientierung
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Abbildung A.8: Temperatur- und Dehngeschwindigkeitsabhiéingigkeit der Eigenschaften des
Vypro-Nacktnetzes im Zugversuch, 40°-Orientierung
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Abbildung A.9: Temperatur- und Dehngeschwindigkeitsabhiingigkeit der Eigenschaften des
Vypro-Nacktnetzes im Zugversuch, 90°-Orientierung
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Abbildung A.10: Temperatur- und Dehngeschwindigkeitsabhéingigkeit der Eigenschaften des Vy-
pro II-Netzes im Zugversuch, 0°-Orientierung
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Abbildung A.11: Temperatur- und Dehngeschwindigkeitsabhéingigkeit der Eigenschaften des Vy-
pro II-Netzes im Zugversuch, 40°-Orientierung
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Abbildung A.12: Temperatur- und Dehngeschwindigkeitsabhiingigkeit der Eigenschaften des Vy-
pro II-Netzes im Zugversuch, 90°-Orientierung
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Abbildung A.13: Temperatur- und Dehngeschwindigkeitsabhiingigkeit der Eigenschaften des Vy-
pro II-Nacktnetzes im Zugversuch, 0°-Orientierung
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Abbildung A.14: Temperatur- und Dehngeschwindigkeitsabhiingigkeit der Eigenschaften des Vy-
pro II-Nacktnetzes im Zugversuch, 40°-Orientierung
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Abbildung A.15: Temperatur- und Dehngeschwindigkeitsabhiingigkeit der Eigenschaften des Vy-
pro II-Nacktnetzes im Zugversuch, 90°-Orientierung



Anhang B

Einzelergebnisse der Vordehnungen
im Korper

Tabelle B.1: Vordehnungen bei Tier 1, Teil2

Internus | |87 74 117 105 97 92 65 98 99 62
lf{-1r 0o -13 -6 -12 -4 31 7 -7 16
Rectus mit 64 41 40 59 38 49 76 T4 46 39

I
Rectusscheide | L | 9 4 15 26 26 3 17 16 28 -20
Transversus | 149 29 44 45 34 30 20 23 25
1132 24 16 29 31 29 5 27 8

Tabelle B.2: Vordehnungen bei Tier 1, Teil2

Internus | | 82 71 70 57 57

L] 13 14 17 -11 29
Rectus mit | | 27 83 48 47 39 64 96 69 47
Rectusscheide | L. |-20 5 1 -1 -5 33 -13 -11 -3

Tabelle B.3: Vordehnungen bei Tier 2

Externus || 8 96 58 76 113 82 98 106 103 66
1124 4 26 -5 -1 -9 -18 -16 -5 -5
Internus | | 57 40 52 51 37 51 47 83
11 -2 -1 1 6 11 2 25
Rectus mit Il 8 8 69 101 8 66 55
Rectusscheide | L | -17 -25 -26 -38 -33 -37 -39
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Tabelle B.4: Vordehnungen bei Tier 3

Externus || 72 9 75 66 73
L -3 -9 -8 3 0
Internus | | 50 65 33 43 29 67 47 27 55 43 5l
L] 18 15 7T 23 25 7 3 2 3 1 17
Rectus mit || 69 68 74 57 56 59 71 74 107 65
Rectusscheide | L | -34 -34 -27 -30 -29 -26 -26 -23 -20 -26
Transversus |32 8 13 28 56 27 25 5 17
L] 31 58 32 28 41 15 24 30 18

Tabelle B.5: Vordehnungen bei Tier 4

Internus || 64 76 61 52 83
1L 2 -6 10 -7 -3
Rectus mit 55 68 H53 b4 61 70 47

|
Rectusscheide | L | -19 -31 -35 -33 -34 -25 -29

Transversus || 18 44 32 72 73 65 76 104 91
L] 10 D 0 22 ) ) 1 10 -2
Tabelle B.6: Vordehnungen bei Tier 5
Externus || 73 73 8 60 74 101 60 24 129 46 60 59
L] 25 7T -1 14 2 11 -10 12 9 11 18 36
Internus || 79 65 52 47 66 37 51 52 87 T4 37
4129 19 29 15 1 8§ 45 37 32 43 39
Rectus mit | | 55 58 38 42 49 81 43
Rectusscheide | L | -22 -21 -23 -18 -20 -13 -11
Transversus |1 29 14 17 8 38 15 25
] 14 21 15 19 19 16 21




Anhang C

Eigenschaften weicher biologischer
Geweben
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Abbildung C.1: Externus, Zugversuch parallel zur Faserrichtung, T= 20°C, é= 25%/min
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Abbildung C.2: Internus, Zugversuch parallel zur Faserrichtung, T= 20°C, é= 25%/min
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Abbildung C.3: Rectus, Zugversuch parallel zur Faserrichtung, T= 20°C, ¢= 25%/min
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Abbildung C.4: Transversus, Zugversuch parallel zur Faserrichtung, T= 20°C, é= 25%/min
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Abbildung C.5: Aponeurose (Hinteres Blatt der Rectusscheide), Zugversuch parallel zur Faser-
richtung, T= 20°C, é¢= 25%/min
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Abbildung C.6: Externus, Zugversuch senkrecht zur Faserrichtung, T= 20°C, é= 25% /min
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Abbildung C.7: Internus, Zugversuch senkrecht zur Faserrichtung, T= 20°C, é= 25%/min
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Abbildung C.8: Rectus, Zugversuch senkrecht zur Faserrichtung, T= 20°C, é= 25%/min
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Abbildung C.9: Transversus, Zugversuch senkrecht zur Faserrichtung, T= 20°C, é= 25%/min
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Abbildung C.10: Aponeurose (Hinteres Blatt der Rectusscheide), Zugversuch senkrecht zur Fa-
serrichtung, T= 20°C, é= 25%/min
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Abbildung C.11: Internus, Zugversuch parallel zur Faserrichtung, T= 20°C, é= 250%/min
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Abbildung C.12: Rectus, Zugversuch parallel zur Faserrichtung, T= 20°C, é= 250%/min
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Abbildung C.13: Transversus, Zugversuch parallel zur Faserrichtung, T= 20°C, é= 250%/min
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Abbildung C.14: Internus, Zugversuch senkrecht zur Faserrichtung, T= 20°C, é= 250%/min
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Abbildung C.15: Rectus, Zugversuch senkrecht zur Faserrichtung, T= 20°C, é= 250% /min
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Abbildung C.16: Transversus, Zugversuch senkrecht zur Faserrichtung, T= 20°C, é= 250% /min
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Abbildung C.17: Rectus, Zugversuch parallel zur Faserrichtung, T= 37°C, é= 250%/min



170

C. Eigenschaften weicher biologischer Geweben

1. Piola-Kirchhoff-Spannung [N/mm?|

04

03 Tt

02 1

01+

=_

£ =250%/min
T=37°C

1 1,5 2 2,5 3 3,5 4 45 5

Streckung [-]

Abbildung C.18: Transversus, Zugversuch parallel zur Faserrichtung, T= 37°C, é= 250%/min
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Abbildung C.19: Rectus, Zugversuch senkrecht zur Faserrichtung, T= 37°C, é= 250% /min
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Abbildung C.20: Transversus, Zugversuch senkrecht zur Faserrichtung, T= 37°C, é= 250% /min
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Abbildung C.21: Eigenschaften des Externus bei Zugbelastung
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Abbildung C.22: Eigenschaften des Internus bei Zugbelastung

04 1 )
F zue 1, &= 25%min, =20°c

—+ Zug 1, &=25%/min, T=20°C
031 T zug|, &=250%/min, T=20°C

~ Zug 1, £=250%/min, T= 20°C

Zug ||, €= 250%/min, T=37°C { ]
02+ .
Zug L, €= 250%/min, T=37°C ]/
/l”
014 /
7

1. Piola-Kirchhoff-Spannung [N/mm?|

LA
e _ T = ,‘-ﬂ"?
O o e o 4+ +——+——+——+——|
1 1,5 2 2,5 3

Streckung |[-]
Abbildung C.23: Eigenschaften des Rectus bei Zugbelastung
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Abbildung C.24: Eigenschaften des Transversus bei Zugbelastung
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Abbildung C.25: Eigenschaften des hinteren Blattes der Rectusscheide bei Zugbelastung
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Abbildung C.26: Rectus, Einfacher Schub senkrecht zur Faserrichtung, T= 20°C, = 25% /min
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Abbildung C.27: Transversus, Einfacher Schub senkrecht zur Faserrichtung, T= 20°C, =
25%/min
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Abbildung C.28: Aponeurose (Hinteres Blatt der Rectusscheide), Einfacher Schub senkrecht zur
Faserrichtung, T= 20°C, §= 25%/min
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Abbildung C.29: Rectus, Einfacher Schub parallel zur Faserrichtung, T= 20°C, = 25%/min
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Abbildung C.30: Transversus, Einfacher Schub parallel zur Faserrichtung, T= 20°C, §= 25% /min
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Abbildung C.31: Eigenschaften der Bauchwandkomponenten bei einfacher Schubbelastung



Anhang D

Materialmodelle

D.1 Musculus transversus abdominis (Transversus)

Das Materialverhalten des Transversus kann durch die in D.1 angegebene Formé&nderungs-
energie charakterisiert werden.

Wiso - Cl (71 - 3) + 02 (72 - 3)2

0 , fir I, <1
W, = 3Cs (74 _ 1) + 0y (71 _ 3) (74 _ 1)
+Cs (71 — 3) (T4 - 1)2 fiir T, > 1
Wyo = é, (J—1) (D.1)

Die Werte der beschreibenden Modellparameter konnen Tabelle D.1/ entnommen werden.

Tabelle D.1: Materialkonstanten des musculus transversus abdominis

Parameter | Wert
C, 0,001128912  N/mm?
Cy 0,01322404  N/mm?
Cs 0,002755703  N/mm?
Cy -0,00831456  N/mm?
Cs -0,00230274  N/mm?
Cy 3,14 mm?/N

Einen Vergleich zwischen Experiment und Modell gibt Abbildung D.1. Alle Resultate der
Simulation mit Abaqus stimmen gut mit den Experimenten iiberein. Auch fiir den Trans-
versus diente dabei der Schubversuch parallel zur Faserrichtung der Modellverifikation.
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D. Materialmodelle
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Abbildung D.1: Experiment und Simulation des Transversus, links oben: Zug parallel zur Faser-
richtung, rechts oben: Zug senkrecht zur Faserrichtung, links unten: Einfacher Schub senkrecht
zur Faserrichtung, rechts unten: Einfacher Schub parallel zur Faserrichtung
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D.2 Musculus obliquus internus abdominis (Internus)

Die Forménderungsenergie entspricht der des Rectus (D.2).

Wiw = Ci (T —3) + £ (eap [y (T, = 3)] = 1) + G (T, — 3)

20,
0 , fiir I, <1
W, = {C (74 — 1) +Cs (Tl . 3) (74 - 1)
+Cy (72 _ 3) (74 _ 1)2 fiir Ty > 1
Wya = c;, (J —1)° (D.2)

Die im Rahmen der Parameteridentifikation bestimmten Materialparameter sind in Tabelle
D.2 angegeben.

Tabelle D.2: Materialkonstanten des Internus

Parameter | Wert
Ch -0,4691004 N/mm?
Cy 0,0671522 N/mm?
Cs -0,02656085  N/mm?
Cy -0,002036262 N /mm?
Cs -0,01208633 N /mm?
Cs 0,000604785 N/mm?
Cy 3,40 mm?/N
Cg 1 N/mm?

Aufgrund der Verfiigbarkeit des Materials liegen fiir den Internus keine Schubversuche
vor. Das Schubverhalten von Rectus und Transversus ist bis zu Tan (f) = 0,5 dhnlich.
Daher wurde fiir den Internus auch ein dhnliches Verhalten bei einfachem Schub senkrecht
zur Faserrichtung postuliert und die Daten des Rectus wurden mit schwacher Wichtung
benutzt. Alleiniges fitten an die beiden Zugversuche fithrt zu keinem physikalisch sinnvollen
Materialverhalten.

Die Simulationsergebnisse fiir das Materialmodell — soweit vorhanden — im Vergleich mit
den Experimenten des Internus sind in Abbildung D.2/graphisch dargestellt. Die Simulation
der Zugversuche ergibt eine gute Ubereinstimmung von Experiment und Simulation im
Rahmen der Toleranzbénder und physikalisch sinnvolles Verhalten mit realistischen Werten
fiir die Schubversuche.
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Abbildung D.2: Experiment und Simulation des Internus, links oben: Zug parallel zur Faserrich-
tung, rechts oben: Zug senkrecht zur Faserrichtung, links unten: Einfacher Schub senkrecht zur
Faserrichtung, rechts unten: Einfacher Schub parallel zur Faserrichtung
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D.3 Musculus obliquus externus abdominis (Exter-
nus)

Das Materialverhalten des Externus kann durch die in [D.3 angegebene Forménderungs-
energie beschrieben werden. Es liegen keine Schubversuche fiir den Externus vor und daher
wurde dhnliches Schubverhalten senkrecht zur Faserrichtung angenommen wie fiir den Rec-
tus.

. _ — 2
Wi = C) (11—3)+02 (11—3)
_ 3 — 4

+ 03([1—3) +C4(11—3)

0 fiir I, <1
Cs (T, — 1)2 +Cs (T - 1)3
Wonisg = 4 107 (exp [74 — 1} — 1) + Cq (71 — 3)2 (74 — 1)

+Cy (T, - 3) (T, - 1)2 +Cho (T - 3)2 (7, - 1)2
+Cu (T2 =3) (T = 1) + Cio (L= 3) (T, - 1) fir I, > 1
1

Wy = a(J—lf (D.3)

Die im Rahmen der Identifikation bestimmten Modellparameter sind Tabelle D.3 zu ent-
nehmen.

Tabelle D.3: Materialkonstanten des Externus

Parameter | Wert
Ch 0,001690147 N/mm?
Cy 0,01182045  N/mm?
Cs 0,05070484  N/mm?
Cy -0,02395759  N/mm?
Cs -0,009272045 N /mm?
Ce 0,0509818 N/mm?
Cy 0,000104281 N/mm?
Cy -0,3737009 N/mm?
Cy 0,3492413 N/mm?
Cho 0,02429739  N/mm?
Chy 0,5136709 N/mm?
Cha -0,5708486 N/mm?
Cy 0,30 mm?/N




182 D. Materialmodelle

Experiment und Simulation stimmen fiir die Zugversuche gut iiberein. Die Simulationen
von Schub parallel und senkrecht zur Faserrichtung liefern qualitativ und quantitativ phy-
sikalisch sinnvolle Resultate (Abbildung D.3).
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Abbildung D.3: Experiment und Simulation des Externus, links oben: Zug parallel zur Faser-
richtung, rechts oben: Zug senkrecht zur Faserrichtung, links unten: Einfacher Schub senkrecht
zur Faserrichtung, rechts unten: Einfacher Schub parallel zur Faserrichtung



Anhang E

Ableitung des
Deformationsgradienten nach dem
Deformationsgeschwindigkeitstensor

Die numerische Berechnung der Ableitung des Deformationsgradienten £’ nach dem Defor-
mationsgeschwindigkeitstensor D wird im Folgenden kurz dargestellt. Dabei kennzeichnet
ein tiefgestelltes n Groflen zum Zeitpunkt ¢ und ein tiefgestelltes n + 1 Groflen zum Zeit-
punkt ¢ + At.

Zunéchst erfolgt die Berechnung des Gradiententensors des Geschwindigkeitsfeldes L. Der
Deformationsgradient /"y, in der Mitte eines Intervalls ist

(B, +E,) (E.1)

=n+1 =n

N[ —

und die Differenz

AF=F  —F. (E.2)

Damit lésst sich der Gradiententensor des Geschwindigkeitsfeldes in der Inkrementmitte
zZu

L=AF Fy™ (E.3)

bestimmen. Durch additives Aufspalten folgt der Deformationsgeschwindigkeitstensor
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IS

— ; @Jr QT) (E.4)

und der Rotationsgeschwindigkeitstensor

W=_(L-L"). (E:5)

DO | —

Der Deformationsgradient zum Zeitpunkt ¢ + At ist

E . =cap(LAt)E . (E.6)

Wird exp (éAt) in einer Reihe quadratischer Ordnung entwickelt und L additiv aufgespal-
ten kann der Deformationsgradient am Inkrementende durch

E .= (1+At(D+W) +;(At)2 (D2+W2+D-W+W'D)) - F (E.7)

ausgedriickt werden. Durch Bildung der partiellen Ableitung folgt dann

8£n+1 1
aT = iAt (6]KFHLJ+5ILF7LKJ> (ES)
£ JIJKL
1
+ 7 (At)? 01k DrpFups + 61.DkpFups + DigFory + DinFuky)
1
+ 1 (At)? OrxWipFrps + 61iWkpFrps + Wik Fups + Wit Fux) -



Anhang F

Simulationsergebnisse - Einfluss
Verwachsung der Korpergewebe

o Standardmodell
e Modell mit vierfachem Fadenquerschnitt wie Standardmodell
e Modell mit neunfachem Fadenquerschnitt wie Standardmodell

e Modell mit Porenbreite um den Faktor 1,5 gréfer als beim Stan-
dardmodell

e Standardgeometrie, Fadensteifigkeit: 200N /mm? (Standardmo-
dell: 5400N/mm?)

e Standardgeometrie, Fadensteifigkeit: 50N /mm? (Standardmo-
dell: 5400N/mm?)

e Netz mit gekriimmten Féaden

e Rautennetz
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Abbildung F.1: Standardmodell, oben: Aponeurose frei verschiebbar, unten: Aponeurose und
Rectus fest verwachsen
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Normalspannung Schubspannung
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Abbildung F.2: Modell mit vierfachem Fadenquerschnitt wie Standardmodell, oben: Aponeurose
frei verschiebbar, unten: Aponeurose und Rectus fest verwachsen
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Abbildung F.3: Modell mit neunfachem Fadenquerschnitt wie Standardmodell, oben: Aponeu-
rose frei verschiebbar, unten: Aponeurose und Rectus fest verwachsen
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Abbildung F.4: Modell mit Porenbreite um den Faktor 1,5 grofiler als beim Standardmodell,
oben: Aponeurose frei verschiebbar, unten: Aponeurose und Rectus fest verwachsen
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Abbildung F.5:  Standardgeometrie, Fadensteifigkeit: ~200N/mm?  (Standardmodell:
5400N/mm?), oben: Aponeurose frei verschiebbar, unten: Aponeurose und Rectus fest
verwachsen
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Abbildung F.6: Standardgeometrie, Fadensteifigkeit: 50N /mm? (Standardmodell: 5400N /mm?)
oben: Aponeurose frei verschiebbar, unten: Aponeurose und Rectus fest verwachsen ’
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Abbildung F.7: Netz mit gekriimmten F#den, oben: Aponeurose frei verschiebbar, unten: Apo-
neurose und Rectus fest verwachsen
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Abbildung F.8: Rautennetz, Fadensteifigkeit: 200N/mm?2, oben: Aponeurose frei verschiebbar,
unten: Aponeurose und Rectus fest verwachsen
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