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Abstract

This pilot study used the Discrete Element Method (DEM) to research the interaction between bone
particles and trabeculae in a high-resolution model simulating the densification of bone structures.

This research is motivated by the aim of reducing the number of revisions needed due to the
loosening of uncemented prosthetic implants. An increase in the primary stability by increasing
the density of trabecular bone material surrounding the prosthesis has been shown to decrease
loosening. Previous simulations using the Finite Elements Method (FEM) have treated porous
bone material as solid, thus disregarding the impact of the increased density on the trabeculae.

By coupling DEM and FEM, the impact of intertrabecular particles on the movement of tra-
beculae under stress could be examined and insights into the effects of increased density in the
microstructure of individual trabeculae could be gained. To this end, two simulations were set up,
to determine the penetration depth of bone particles into a native bone structure and a densified
one, respectively. This then made possible a comparison between the native and densified beam
model.

To set up these simulations, the parameters of Poisson’s ratio, Young’s modulus, and the coefficient
of static friction of bone-particles were ascertained through literature review. Their density was
calculated to be 1655 kg/m3. Particle shape and -size were determined to be spheres, splinters and
tetrahedra with an average diameter of 125 to 500 µm using the Camsizer. The rolling friction
coefficient was indirectly calibrated to be 0.12. The coefficient of restitution was, after comparing
the value in the literature with one gathered from a material characterisation experiment, set to
0.55.

It was determined that a smaller particle size significantly increases penetration depth. The simu-
lated material ratio of 46 % was congruent with the published value for densification (Bätz et al.,
2019). Furthermore, a significant difference in movement and stresses between the densified and
native trabecular models was observed. For the native model, all trabeculae were engaged at the
same time, resulting in an even spread of stresses, while the compressed model showed a variation
of stress-magnitudes by more than 90 %. The simulations with specific particle shapes showed an
increase in displacements of trabeculae for splinters (p<0,001), while spheres lead to higher stresses
(p=0,018).

In a clinical context, this could indicate that compression can inhibit simultaneous failures of all
trabeculae, counteracting a loosening of the prosthesis by the remaining trabeculae. As a continua-
tion of this pilot study, a simulation incorporating the bone marrow should be supplemented. This
could be achieved by coupling CFD (“Computational Fluid Dynamics”) and DEM. Furthermore,
it is recommended to retain the coupling between FEM and DEM for analysis of results.

Zeilenumbruch
Zeilenumbruch
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Zusammenfassung

In dieser Pilotstudie wird mit der Diskrete-Elemente-Methode (DEM) die Interaktion zwischen
Knochenpartikeln und Trabekeln in einem hochauflösenden Modell zur Darstellung der Verdichtung
von Knochenstrukturen untersucht.

Diese Untersuchung steht im Kontext der Forschung zur Reduzierung von Revisionen, zurückzufüh-
ren auf die Lockerung der zementfrei implantierten Prothesen. Eine Erhöhung der Primärstabilität
durch Verdichtung des das Implantat umschließenden trabekulären Knochenmaterials kann Locke-
rungen reduzieren. Die zur Erforschung der Primärstabilität bislang durchgeführten Simulationen
mit der Finiten-Elemente-Methode (FEM), stellen poröse Knochenstrukturen als Vollmaterial dar
und vernachlässigen damit den Einfluss der Dichteerhöhung auf einzelne Trabekel.

Durch den Einsatz der DEM kombiniert mit der Kopplung zur FEM wurde der Einfluss von in-
tertrabekulären Partikeln auf die Verschiebung von Trabekeln unter Belastung untersucht und
zusätzliche Erkenntnisse über den Einfluss der Dichteerhöhung in der Mikrostruktur auf einzelne
Trabekel gewonnen.

Hierfür wurden methodisch zwei Simulationen aufgesetzt, mit denen die Eindringtiefe von Knochen-
partikeln in eine Knochenstruktur und ein Vergleich zwischen einem nativen und einem verdichteten
Balkenmodell zur Simulation von Trabekeln ermöglicht wurde.

Zur Aufsetzung der Simulationen wurden die Parameter Poissonzahl, E-Modul und Haftreibungs-
koeffizient von Knochenpartikel aus der Literatur ermittelt. Ihre Dichte wurde mit 1655 kg/m3

berechnet. Die Partikelformen und –größen wurden aus den Aufnahmen des Camsizers als Kugeln,
Splitter und Tetraeder mit einem Durchmesser von durchschnittlich 125 bis 500 µm bestimmt. Der
Rollreibungskoeffizient wurde basierend auf dem Ergebnis des Kalibrierversuchs des Ruhewinkels
zu 0,12 indirekt kalibriert. Der Restitutionskoeffizient wurde nach einem Vergleich des Literatur-
werts mit dem aus einem Materialcharakteriserungsversuch ermittelten Wert auf 0,55 festgelegt.
Es wurde ermittelt, dass eine geringe Partikelgröße die Eindringtiefe signifikant steigert.

Der in der Simulation zur Eindringtiefe ermittelte Materialanteil von 46 % entsprach dem in der
Literatur publizierten Wert zur Verdichtung (Bätz et al., 2019). Weiterhin wurde ein signifikanter
Unterschied zwischen den Verschiebungen und Belastungen des verdichteten und nativen Trabekel-
modells ermittelt. Beim nativen Modell befanden sich alle Trabekel gleichzeitig im Eingriff, sodass
eine verteilte Belastung erfolgte, während im verdichteten Modell zu beobachten war, dass die Be-
lastungen um mehr als 90 % streuten. Aus den Simulationen mit den bestimmten Partikelformen
konnte für Splitter eine erhöhte Verschiebungen der Trabekel (p<0,001) gezeigt werden, während
Kugeln zu einer höheren Belastung führten (p=0,018).

Im klinischen Kontext könnte dies bedeuten, dass die Verdichtung ein simultanes Versagen aller
Trabekel verhindert und der Lockerung der Prothese durch die verbleibenden intakten Trabekel ent-
gegengewirkt wird. Als Fortführung dieser Pilotstudie sollte eine Simulation zur Berücksichtigung
des Knochenmarks ergänzt werden. Dies könnte über eine Kopplung zwischen der CFD („Com-
putational Fluid Dynamics“) und der DEM erfolgen. Weiterhin wird empfohlen, an der Kopplung
zwischen FEM und DEM für die Auswertung der Ergebnisse festzuhalten.
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Nomenklatur

Zeichen Einheit Bedeutung
δ mm Überlappung
∆ - Definierter Schritt
ε % Verdichtung
µS - Haftreibungskoeffizient
µR - Rollreibungskoeffizient
ν - Poissonzahl
ρ kg/m3 Dichte
σMis MPa Von-Mises-Vergleichsspannung
ω 1/s Winkelgeschwindigkeit
a m Abstand
d kg/s Dämpfungskonstante
D mm Durchmesser
e - Restitutionskoeffizient
E MPa E-Modul
E J Energie
F N Kraft
G Pa Schubmodul
h mm Höhe
I mm4 Trägheitsmoment
k N/m Federsteifigkeit
m kg Masse
N - Partikelanzahl
p Pa Druck
R mm Radius
S - Spanne
St Pa Steifigkeit
t s Zeit
T Nm Moment
TR s Rayleigh Zeitspanne
v m/s Geschwindigkeit
V m3 Volumen
X µm Verschiebung in X-Richtung
Y µm Verschiebung in Y-Richtung
Z µm Verschiebung in Z-Richtung



Indizes

Index Bedeutung
1 Partikel 1
2 Partikel 2
* Äquivalent
% Anteil
a Aufkommen
area flächengleicher Kreis
c Kontur
D Belastungsart Druck
end Endzeitpunkt
E Energie
Fe Feret
g groß/ großer
i initial
it initial translatorisch
ir initial rotatorisch
k klein/ kleiner
K Kugel
m mittel/ mittlerer
Ma Martin
n normal/ normale Komponente
p Partikel
P-G Partikel-Geometrie-Kontakt
P-P Partikel-Partikel-Kontakt
rel Realtiv
rr Rückstoß rotatorisch
rs Rückstoß
rt Rückstoß translatorisch
R Belastungsart Rotation
S Splitter
t tangential/ tangentiale Komponente
T Belastungsart Translation
T Tetraeder
v Geschwindigkeit
Voll Vollvolumen



Abkürzungen

Abk. Bedeutung
2D Zweidimensional
3D Dreidimensional
µCT Mikrocomputertomograph
BV Bone Volume, Knochenvolumen
CT Computertomograph
DE diskrete Elemente
DEM Diskrete-Elemente-Methode
E-Modul Elastizitäts-Modul
EPRD Endoprothesenregister
FE finite Elemente
FEM Finite-Elemente-Methode
HMK Hertz-Mindlin (no slip)-Kontaktmodell
KS Knochenschicht
max maximal, Maximum
min minimal, Minimum
Mises Von-Mises-Vergleichsspannung
Trab. Spac. Abstand zwischen Trabekeln
Trab. Thick. Dicke von Trabekeln
TV Total Volume, Vollvolumen
Hüft-TEP Hüft-Totalendoprothese
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1. Einleitung

Zur Verbesserung der Implantationsergebnisse und der Standzeit von Prothesen ist es notwendig, die
Revisionsgründe, Gründe für eine mögliche Korrekturoperation, zu kennen und zu senken. Durch
das Endoprothesenregister Deutschland (EPRD) soll die Identifizierung dieser Revisionsgründe
verbessert werden. Auf freiwilliger Basis können bisher Hüft- und Knieprothesen registriert und
die Revisionsgründe angegeben werden. Der häufigste Grund für Revisionen ist unabhängig von
der Implantationsart bei Hüftprothesen mit 27 % und bei Knieprothesen mit 23,9 % die aseptische
Lockerung der Prothese im Knochen [7]. Um diesen Prozentsatz zu senken und für die Patienten die
mit den Revisionsoperationen verbundenen Risiken zu vermeiden [7], wird daran geforscht, welche
Einflussfaktoren die Lockerung der Prothese vermindern können.

Die Lockerungen sind bei größerem zeitlichen Abstand zur Operation auf eine unzureichende Os-
seointegration der Prothese zurückzuführen. Da die Osseointegration nur für Mikrobewegungen
zwischen Prothese und Knochen unterhalb von 150 µm sicher erfolgt [8], ist die Stabilität der
Prothese im Knochen direkt nach der Operation (Primärstabilität) von entscheidender Bedeutung.
Diese Primärstabilität wird bei zementfreien Prothesen über eine Press-Fit-Verbindung erreicht.
Sie kann durch eine höhere Dichte des die Prothese umschließenden Knochens verbessert werden
[9–13].

Die höhere Dichte kann erreicht werden, indem durch plastische Verformung des porösen trabeku-
lären Knochens die Kavität für die Prothese im Knochen geformt wird [10, 14]. Weiterhin kann die
Dichte erhöht werden, indem Knochenspäne, die beim Raspeln der Kavität anfallen, in die Poren
des trabekulären Knochens gedrückt werden, anstatt aus dem Knochen entfernt zu werden [14].
Es wird vermutet, dass die Erhöhung der Primärstabilität auf eine Erhöhung der Kontaktfläche
zwischen Implantat und Knochen zurückzuführen ist. Weitere, mögliche Ursachen basierend auf
der Mikrostruktur des Knochens sollen in dieser Arbeit numerisch untersucht werden.

In den bisherigen Forschungen zur Simulation der Primärstabilität von Prothesen wird die Finite-
Elemente-Methode (FEM) eingesetzt, bei der poröse Knochenstrukturen als Vollmaterial simuliert
werden [10, 15, 16]. Dabei wird jedoch der Effekt der Dichteerhöhung auf die mikroskopische Kno-
chenstruktur vernachlässigt, da makroskopischen Gebieten Dichtewerte zugeordnet werden [10, 15].

Ziel dieser Pilotstudie ist es, mit der DEM die Interaktionen zwischen Knochenpartikeln und Tra-
bekeln in einem hochauflösenden Modell zur Darstellung der Verdichtung einer Knochenstruktur
zu untersuchen. Weiterhin ist der Einfluss von intertrabekulären Partikeln auf die Verschiebung
von Trabekeln unter Belastung darzustellen.

Für eine Simulation mit der DEM sind zunächst Material- und Kontaktparameter von Knochen-
partikeln zu bestimmen, die bisher noch nicht erforscht wurden und somit nicht der Literatur ent-
nommen werden können. Es werden die Bewegungen von Knochenpartikeln im Knochen abhängig
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von der Partikelform, dem Partikelvolumen und der Belastungsart beim Einbringen der Knochen-
partikel innerhalb einer Simulation untersucht. In einem gekoppelten FE-DE-Modell werden die
Verformungen von trabekelähnlichen Strukturen unter Last in verdichteter und unverdichteter als
nativ bezeichneter Umgebung verglichen.

Dazu werden in einem ersten Schritt die Grundlagen des neu für die Simulation von Knochen einge-
setzten Simulationsansatzes beschrieben (vgl. Kapitel 2). Die Material- und Kontaktparameter für
die Knochenpartikel werden, soweit möglich, der Literatur entnommen und die bisher unbekann-
ten Material- und Kontaktparameter in Versuchen und über Simulationen bestimmt (vgl. Kapitel
3). Kapitel 4 umfasst die Simulation der Bewegungen von Knochenpartikeln im Knochen und die
Simulation der Verformung von trabekelähnlichen Strukturen unter Last durch die Verdichtung
von Knochen im Vergleich zu einem nativen Modell. Hier wird nach der Umsetzung und Deutung
der Simulationsergebnisse auch auf mögliche Ansätze zur Validierung der Ergebnisse eingegangen.
Kapitel 5 umfasst die Zusammenfassung der Arbeit, sowie die Einordnung der Ergebnisse in einen
klinischen Kontext. Es wird innerhalb des Ausblicks ein mögliches weiteres Vorgehen skizziert.



2. Theoretische Grundlagen

In diesem Kapitel werden zunächst der Aufbau und die Funktion eines Knochens vorgestellt. An-
schließend wird die zementfreie Implantation von Prothesen beschrieben. Ein Überblick zu den
Gründen von möglichem Prothesenversagen und damit verbundenen Revisionen wird gegeben. Die
Primärstabilität wird als Qualitätsmaß eingeführt und die Verdichtung als Möglichkeit zur Erhö-
hung der Primärstabilität erläutert. Verschiedene Veröffentlichungen zur Simulation von Knochen
sowie der Ansatz der Diskreten-Elemente-Methode nach Cundall und Strack [1] werden vor-
gestellt. Die mathematischen Grundlagen sowie die benötigten Parameter für die Simulation mit
der Software EDEM® Academic Simulator Version 6.3.0 (DEM Solutions Ltd., Edinburgh,
Scotland) folgen. Die Grundlagen zu später durchzuführenden Versuchen werden dargelegt. Zum
Abschluss des Kapitels werden die bekannten Material- und Kontaktparameter für Knochenpar-
tikel durch die Literaturrecherche ermittelt sowie Parameter herausgearbeitet, die zunächst durch
Materialcharakterisierungs- oder Kalibrierungsversuche zu bestimmen sind. Da einige Material- und
Kontaktparamter für Knochenpartikel durch Versuche ermittelt werden müssen, werden mögliche
Vorgehensweisen zur Entfettung von Knochen („Mazeration“) beschrieben und später eine für diese
Arbeit passende ausgewählt.

2.1 Aufbau, Zusammensetzung und Funktion eines Knochens

Knochen übernehmen als Hauptstützgewebe im menschlichen Körper die Stabilisierung, Kraftauf-
nahme und Lastverteilung [17]. Die Kortikalis umschließt als äußere feste Schicht die innen liegende
schwammartige Spongiosa, deren Zwischenräume mit Knochenmark gefüllt sind. Die einzelnen Äst-
chen der Spongiosa werden Trabekel genannt. Die trabekuläre Struktur wird als Mikrostruktur des
Knochens bezeichnet.

In Abbildung 2.1 (a) sind die einzelnen Bestandteile des Knochens am Beispiel des Beckenkamms
eines Schweins (Pubis) zu erkennen. Der Prozess zur Entfernung des Knochenmarks sowie weiterer
Fette wird als Mazeration bezeichnet und legt die trabekuläre Mikrostruktur der Spongiosa frei
(vgl. Abbildung 2.1 (b)).

Die Kortikalis und die Spongiosa bestehen zu ca. 25 % aus organischen, zu 65 % aus anorganischen
Mineralien (z.B. Hydroxylapatit HA) und zu 10 % aus Wasser [18]. Die organische Substanz der
Knochenmatrix teilt sich weiter in 95 % Kollagenfasern und 5% Knochengrundsubstanz auf [18].

Durch den hohen organischen Anteil ist es dem Knochen möglich, sich nach den Hauptbeanspru-
chungsrichtungen (Spannungstrajektorien) auszurichten und so seine Aufgaben optimal angepasst
auszuführen. Diese Fähigkeit zur Anpassung wurde als Wolff’sches Gesetz 1892 bereits postu-
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Spongiosa aus Trabekeln
gefüllt mit Knochenmark

Spongiosa aus
Trabekeln

Kortikalis

(a) (b)

Abbildung 2.1: (a) Foto eines aufgeschnittenen Knochens aus dem Beckenkamm eines Schweins
links mit Knochenmark, rechts nach der Mazeration
(b) Nahaufnahme der Spongiosa mit Darstellung ihrer mazerierten Mikrostruktur

liert [19]. Sie ermöglicht ebenfalls die Selbstheilungsfähigkeiten bzw. Adaptionsmöglichkeiten an
Fremdkörper im Knochen, wie beispielsweise nach dem Einbringen einer Prothese.

Zur Charakterisierung der Mikrostruktur von Knochen werden die morphologischen Parameter
BV/TV-Wert (Knochenvolumen zu gesamten Volumen), die durchschnittliche Dicke eines Trabe-
kels („trabecular thickness“, Trab. Thick.) und der durchschnittliche Abstand zwischen Trabekeln
(„trabecular spacing“, Trab. Spac.) genutzt [20].

2.2 Dichteerhöhung des Knochens als Einflussfaktor auf die Pri-
märstabilität von zementfreien Prothesen

Kommt es zu einem künstlichen Gelenkersatz, kann die Implantation zementfrei, zementiert oder
in einer hybriden Form erfolgen [7, 21]. Die Ausrichtung dieser Arbeit liegt auf dem zementfreien
Ansatz, für den zunächst mit Hilfe des Operationsablaufs sein Wirkprinzip vorgestellt wird.

Die zementfreie Implantation von Prothesen zeichnet sich dadurch aus, dass eine dauerhafte Sta-
bilität der Prothese durch die eigene Knochenstruktur des Patientenkörpers erreicht wird.

Während der Operation wird dazu das Implantatbett (Kavität) vom Operateur mit einem Ras-
pelwerkzeug als Übermaßpassung bezogen auf den Implantatschaft präpariert. Der trabekuläre
Knochen wird zerkleinert und entstandene Knochenpartikel aus der Kavität herausgefördert. Der
Implantatschaft wird vom Operateur in die Kavität eingeschlagen, sodass der Pressfit die Prothese
im Knochen durch die Verbindung aus Knochen und Implantatoberfläche fixiert.

Die so entstandene Kurzzeitfestigkeit wird Primärstabilität genannt [22]. Sie ist als Festigkeit des
Implantats bzw. als Widerstand des Implantats gegen eine Explantation definiert [22]. Ihr Wirk-
prinzip kann auf den patientenspezifischen Einfluss der Dichte des Knochens zurückgeführt werden
[23].

Durch eine hohe Primärstabilität wird das Einwachsen des Knochens in die Prothese (Osseointe-
gration) gefördert. Die auf der Osseointegration basierende dauerhafte Festigkeit des Implantats im
Knochen, die sich durch den Heilungsprozess und die Osseointegration entwickelt, wird Langzeit-
bzw. Sekundärstabilität genannt [13, 21]. Da die Sekundärstabilität fundamental von der Osseointe-
gration abhängt, sollten unterschiedliche Aspekte zur Sicherstellung der Osseointegration bedacht
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werden [8, 24]. Bioaktive Materialien sollten für den Prothesenschaft eingesetzt werden, um die
Osseointegration zu fördern. Außerdem haben Forschungen von Kienapfel et al. ergeben, dass
Bewegungen der Prothese gegenüber dem Knochen (Mikrobewegungen) unter 150 µm zu halten
sind, damit die Osseointegration nicht behindert wird [8]. Diese Bedingung hängt direkt mit einer
hohen Primärstabilität zusammen, da bei ihr die Bewegung der Prothese durch die feste Veranke-
rung eingeschränkt wird [8].

Dennoch können nach dem EPRD 27 % der Revisionen von Hüfttotalendoprothesen auf die Lo-
ckerung der Prothese zurückgeführt werden [7]. Um die Standzeit der Implantate und damit ihre
Qualität zu erhöhen sowie die Gesundheit der Patienten sicherzustellen, ist es notwendig, auch die
Primärstabilität zu erhöhen, damit die Osseointegration gesteigert werden kann.

Die Primärstabilität einer Prothese wird zur Qualitätsprüfung im Labor gemessen, indem die Kraft
zum Lösen der Prothese aus einem Knochen bestimmt wird. Bei diesen Versuchen wurden Abhän-
gigkeiten der Primärstabilität vom Implantatdesign, der Implantationstechnologie, der Operations-
technik und Knochenqualität gezeigt [8]. Bei dem Messvorgang wird der Knochen jedoch beschädigt
und besonders die trabekuläre Struktur im Umfeld des Implantats verändert. Die Primärstabilität
kann daher nicht im Rahmen einer Operation getestet werden.

Ein Ansatz zur Lösung dieses Problems liefert die Simulation des patientengebundenen Knochens
mit der gewählten Prothese, um eine Prognose zur Primärstabilität und ihren möglichen Einfluss-
faktoren aufzustellen. Sie wird bisher nicht routiniert eingesetzt [15]. In der Zahnmedizin wird die
Knochenmineraldichte als möglicher Einflussfaktor für eine gute Implantation genannt [14, 23]. Ei-
ne höhere Knochenmineraldichte und damit verdichteter Knochen impliziert dabei eine qualitativ
höherwertige Verankerung der Prothese [11, 12, 25–27].

Eine Erhöhung der Mineraldichte des die Prothese umschließenden Knochens wird erreicht, indem
Knochenmaterial beim Präparieren der Kavität in das weitere Knochenmaterial verdrängt wird
[10, 14] oder bzw. zusätzlich Knochenpartikel aus Knochenspänen beim Raspeln der Kavität in das
Knochenmark zwischen den einzelnen Trabekeln der Spongiosa eingebracht werden [14]. Es werden
Eindringtiefen der Partikel zwischen 600-900 µm [28] bis maximal 1,5 mm [13] angegeben.

Die verbesserte Primärstabilität einer Prothese bei einer Dichteerhöhung kann darauf zurückgeführt
werden, dass die Kontaktfläche von Implantat und Knochen steigt. Es ist bei einer Verdichtung
mehr Knochenmaterial im direkten Eingriff mit der Prothese [8]. Die Reibungsresistenz und damit
Fähigkeit zur Bewegung wird gesenkt [10].

Es gibt verschiedene Präparationsmechanismen bzw. Werkzeuge, mit denen die Verdichtung durch
Verdrängung von Trabekelmaterial und eigene Knochenpartikel (Autografts) klinisch herbeigeführt
werden kann [10, 14, 29]. Im Folgenden werden drei unterschiedliche Veröffentlichungen dazu vor-
gestellt.

In der Veröffentlichung von Green et al. wird das „Verdichtungsbohren“, („Compaction Dril-
ling“) dem „Extraktionsbohren“ („Extraction Drilling“) gegenübergestellt und verglichen, bei wel-
cher Methode eine höhere Primärstabilität der Prothesen in Versuchstieren erreicht werden kann.
Das „Verdichtungsbohren“ weitet dabei mithilfe von Dilatatoren die Kavität immer weiter auf
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und verdrängt das Material in tieferliegende Trabekelbereiche, während beim „Extraktionsbohren“
das Spanmaterial aus der Kavität während des Reibvorgangs herausgefördert und keine gezielte
Verdrängung herbeigeführt wird. Beim „Verdichtungsbohren“ wird im Labortest die höhere Pri-
märstabilität zurückgeführt auf den höheren Knochen-Implantat-Kontakt ermittelt. [10]

Huweis und Meyer erforschen über einen spezielle Bohraufsatz die Methode der Verdrängung
von Knochenmaterial und dem Einbringen gesplitterter Trabekel zur Dichteerhöhung weiter und
stellen dabei fest, dass sie einen Anstieg der Primärstabilität durch die Verdichtung im Vergleich zu
nicht verdichtetem Knochen messen können [14]. Sie sehen den Grund für die erhöhte Primärsta-
bilität neben der Verdichtung aber auch im viskoelastischen Verhalten von Knochen, da sich dieser
wieder gegen das Implantat ausdehnt, sobald die Belastung nachlässt [14, 25]. Huweis und Meyer
verweisen darauf, dass es durch die eingebrachten Partikel zu Mikrofrakturen kommen kann, die
den Heilungsprozess verlangsamen könnten [14].

In der Arbeit von Bätz et al. werden drei Formraspeln („Broach model“) mit unterschiedli-
chen Oberflächengegebenheiten und -rauigkeiten zur Erstellung von Kavitäten an Knochenwürfeln
auf ihre Eigenschaften von Verdichtung, ihre Ausziehkräfte und ihre Reibungskoeffizienten getes-
tet [30]. Mit jedem der Werkzeuge wird eine unterschiedliche Verdichtung erreicht, wobei das als
Verdichtungsdesign benannte Werkzeug die höchste Verdichtung des Knochens zeigt. Sie wird auf
besonders große erzeugte Partikel zurückgeführt.

Durch diese drei Veröffentlichungen wird deutlich, dass eine zerstörungsfreie Messmethode der
Primärstabilität bisher fehlt, da bei jeder der vorgestellten praktischen Methoden der trabekuläre
Knochen beschädigt wurde [10, 14, 30]. Mit einer passenden Simulation rückt eine destruktive
Messung der Primärstabilität in den Hintergrund, da Einschätzungen zur Dichteerhöhung, zur
Partikelgröße bezogen auf die Eindringtiefe aber auch ggf. zu Mikrostrukturen im Knochen möglich
werden könnten.

2.3 Simulationsansätze für die Verdichtung von Knochen basie-
rend auf der FEM

Durch die Simulation von Knochen ist es möglich, Knochenparameter ohne eine destruktive Mes-
sung zu quantifizieren. Die FEM ist dabei das etablierte Verfahren und wird in diesem Kapitel
anhand von fünf verschiedenen Veröffentlichungen vorgestellt. Für sie ist zu untersuchen, ob die
jeweilige Umsetzung der FEM sich für die Simulation des Mikromodells einer Knochenstruktur
verdichtet durch Partikel eignen würde.

Dazu müssen zunächst die Begriffe „Mikromodell“ und „Makromodell“ abgegrenzt werden. Unter
einem „Mikromodell“ wird verstanden, dass das Modell die Mikrostruktur des Knochens in Form
der porösen Trabekelstruktur aufnimmt (vgl. Kapitel 2.1). Im Gegensatz dazu steht das „Makromo-
dell“, bei dem das Knochenmaterial als Vollmaterial simuliert und nicht auf die einzelnen Trabekel
eingegangen wird.
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Als Anforderungen an die Simulationen wird gestellt, dass das Mikromodell eines Knochens un-
tersucht werden soll, bei dem eine Verdichtung durch Knochenpartikel durchgeführt werden kann.
Verdichtungen müssen in einem Bereich um 1 mm Kantenlänge umsetzbar sein, damit eine Ver-
dichtung der Kavität gegenüber unverdichtetem als nativ bezeichneten Material verglichen werden
kann (vgl. Kapitel 2.2).

Bei den etablierten Simulationen auf Basis der FEM wird mit Makromodellen gearbeitet [31–33].
Dieses Vorgehen ist darin begründet, dass bei der FEM ein Vollvolumen in viele einzelne, zusam-
menhängende Elemente aufgeteilt wird, um anschließend über Knoten wieder zusammengesetzt zu
werden. Der Einfluss der variierenden Mikrostruktur wird über die Zuweisung unterschiedlicher Ma-
terialeigenschaften umgesetzt. Jedem Element wird eine Dichte zugeordnet. Aus der Dichte ergibt
sich der E-Modul durch Literaturannäherungen. Der Dichtewert selbst stammt aus patientenspezi-
fischen CT-Daten, die in die Simulation eingesetzt werden [34].

Abbildung 2.2 zeigt auf der linken Seite eine Übersicht zu den nachfolgend vorgestellten Veröffent-
lichungen. Die Veröffentlichungen zur DEM werden in Abbildung 2.2 rechts bereits gezeigt, ihre
Vorstellung erfolgt in Kapitel 2.4.

DEMFEM
1) Van Rietbergen

-Makromodell
-Grundlage

Abdul-Kadir
-Makromodell
-Weiterentwicklung

2)

3)

4)

5)

Lee
-Makromodell
-neues Materialmodell
Boyle
-Mikromodell
-variiert mit Belastungen

Wirth
-Mikromodell
-Fokus auf Belastungen

1) Schmitz
-Modell aus verschiedenen
Komponenten

Boyce
-in Bruchzonen werden
Partikel dargestellt

2)

Abbildung 2.2: Übersicht zu verschiedenen Veröffentlichungen zur Simulation von Knochen

1) Van Rietbergens Arbeit aus dem Jahr 1993 ist eine der ersten Veröffentlichungen unter Ein-
satz der Finite-Elemente-Methode, bei der von einer Verdichtung des Knochens gesprochen wird
[31]. Sie fokussiert dabei die Verdichtung des Knochens hervorgerufen durch die veränderte Belas-
tung nach dem Einsatz einer Hüft-TEP (vgl. Wolff’sches Gesetz in Kapitel 2.1). In der Realität
wird beobachtet, dass sich im distalen Bereich der Prothese der Knochen aufbaut (verdichtet) und
im proximalen Bereich abbaut. Mit dieser Verdichtung wird ein erhöhtes periprothetisches Frak-
turrisiko verbunden [31]. Es handelt sich hierbei zwar nicht um die gewünschte Verdichtung einer
Kavität, doch ein erster Ansatz zur möglichen Simulation wird geliefert. In der Simulation wird
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die Dichteveränderung durch Bereiche bzw. Einheiten mit einem höheren Dichtewert umgesetzt.
Der gesamte Knochen wird mit schätzungsweise 800 Knotenpunkten abgebildet. Während in der
Veröffentlichung angegeben wird, dass diese Knotenanzahl für die Untersuchung der These der Ver-
öffentlichung ausreicht, kann damit keine Analyse der Mikrostruktur des Knochens erfolgen. Auch
könnten Verdichtungsbereiche von unter 1mm, wie sie mindestens benötigt würden, nicht detektiert
werden (vgl. Verdichtungsbereiche in Kapitel 2.2). Die Darstellung als Vollmaterial verhindert das
zusätzliche Einbringen einzelner Partikel, sodass der in der Veröffentlichung von Van Rietbergens
umgesetzte Ansatz in der durchzuführenden Pilotstudie nicht eingesetzt werden kann. [31]

2) In der Veröffentlichung von Abdul-Kadir et al. aus dem Jahr 2007 wird die Primärstabili-
tät über die Mikrobewegung der Prothese im Knochen direkt nach der Operation untersucht. Der
Presssitz der Prothese wird als Einflussfaktor auf die Primärstabilität variiert. Es wird gezeigt,
dass ein zu hoher Presssitz mit verbundenen hohen Einbringkräften zu einem erhöhten Femurka-
naltunnelfrakturrisiko führen kann. Vergleichbar mit Van Rietbergens Arbeit, werden auch hier
unterschiedliche Dichten aus CT-Daten entnommen und den Elementen zugeordnet. Die Simulati-
on enthält 12.000 Knotenpunkte. Es ist mit dieser Anzahl der Elemente möglich, Bereichsgrößen
von 1 mm umzusetzen. Obwohl die technischen Möglichkeiten deutlich angestiegen sind, wird aber
auch bei dieser Veröffentlichung auf die Erstellung eines Mikromodells verzichtet und so können
keine Partikel eingebracht werden. [15]

3) Auch in der Arbeit Lee et al. von 2017 wird weiterhin an der Simulation von Knochenma-
terial als Makromodell festgehalten. Um dennoch die Realität genauer abzubilden, wird ein neues
Materialmodell an einem Spongiosablock in dieser Arbeit entwickelt. Das reale elasto-viskoplastische
Verhalten von Knochen wird umgesetzt und das Spannungs-Dehnungs-Diagramm einer Knochen-
probe kann sowohl unter Zug als auch Druck nachgebildet werden. Es wird auf die Zuordnung
einzelner Eigenschaften zu bestimmten Elementen, wie sie bei den zuvor vorgestellten Veröffentli-
chungen umgesetzt wurde, verzichtet, da die durch das Materialmodell geforderten Eigenschaften
erreicht wurden. Mit einer Würfelkantenlänge von 5 mm und einer Knotenpunktanzahl von 1331
wäre die Darstellung einer Verdichtung möglich, wurde in von Lee et al. jedoch nicht untersucht.
Die Autoren selbst empfehlen, die Mikrostruktur des Knochens in weiteren Forschungen zu fokus-
sieren, da sie in der Annahme, ihre Knochenwürfel seien homogen und isotrop, eine Limitation ihres
Modells sehen. [34]

4) In der Veröffentlichung von Boyle et al. wird ein Mikromodell des Knochens umgesetzt. Es
wird die Verdichtung des Knochens um eine eingesetzte Hüft-TEP untersucht und mit 10.300.000
finiten Elementen die Porosität des Knochens nachgebildet. Den einzelnen Elementen werden die
gleichen Eigenschaften zugeordnet, ihre Lage darf sich aber, wie in der Realität angepasst an die
Belastungen nach dem Wolff’schen Gesetz, verändern. Dadurch ergibt sich eine Konzentration des
Knochengewebes um die Prothese. Es handelt sich hierbei um eine steigende Verdichtung, die zwar
nicht das Ziel dieser Pilotstudie ist, jedoch eine Umsetzung eines Mikromodells mit Verdichtung
vorstellt. Es fehlt aber die Möglichkeit zur Einbringung externen Partikel, um die Änderung der
Lage der Trabekel auch aufgrund der Belastung durch die Partikel verfolgen zu können. [33]
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5) Wirth et al. bezeichnen zwar ihre Umsetzung als „diskret“, meinen damit jedoch die Darstel-
lung der Trabekel als Mikromodell gegenüber der Darstellung eines Kontinuums im Makromodell
[35]. Da sie einen Unterschied der Spannungen und Belastungen zwischen ihren Mikro- und Makro-
modellen feststellen, kritisieren sie das typische Vorgehen über ein Makromodell zur Simulation von
Knochen. Sie empfehlen für die Untersuchung der realen Effekte im Knochen durch Belastungen
das Mikromodell. Unterschiedliche Dichten werden in dem Mikromodell simuliert, indem eine hö-
here Anzahl von Trabekeln umgesetzt wird. Die unterschiedlichen Dichten ergeben sich hierbei aus
dem Dichtewert der Patienten. Die Dichteerhöhung durch Verdichtung des Knochens mit Partikeln
wird nicht betrachtet. [35]

Aus diesen Ansätzen ergibt sich, dass ein passender Simulationsansatz basierend auf der FEM noch
nicht vorliegt. Entweder wird der gewünschte Fokusbereich nicht umgesetzt oder die manuelle Ver-
dichtung des Knochens während einer Operation wird nicht mit eingebunden. Besonders die Arbeit
von Wirth et al. zeigt aber, dass in der Darstellung als Mikromodell Potenzial zur genaueren
Analyse eines Knochens und der Bewegung von Trabekeln besteht. Es wird daher nach Veröf-
fentlichungen der Diskreten-Elemente-Methode, bei der einzelne Partikel simuliert werden können,
recherchiert.

2.4 Die Diskrete-Elemente-Methode

Die Diskrete-Elemente-Methode (DEM) bezeichnet einen numerischen Simulationsansatz nach Cun-
dall und Strack [1], bei dem das Verhalten einzelner Partikel simuliert und aus der Summe der
einzelnen Partikel das Gesamtverhalten des Systems bestimmt wird. Es handelt sich um eine Un-
tersuchung auf der Mikroebene [36], die anschließend die Darstellung der Makroebene ermöglicht.
Besonders für Schüttgüter kann durch den DE-Ansatz im Vergleich zum FE-Ansatz von einem
höheren Realitätsbezug ausgegangen werden, da das Material nicht als Kontinuum in Form ei-
nes zusammenhängenden Blocks dargestellt wird, sondern das Verhalten jedes einzelnen Partikels
einen Einfluss ausübt [36, 37]. Für die Simulation werden den Partikeln zunächst Eigenschaften,
wie eine Position und eine translatorische bzw. rotatorische Bewegung, zugewiesen. Das Simulati-
onsprogramm bestimmt, basierend auf den Rechenansätzen von Newton und Euler, die weiteren
Bewegungen der Partikel. Treffen die Partikel aufeinander oder gegen eine räumliche Begrenzung,
werden die Bewegungsparameter angepasst und so wird es möglich, das Verhalten von großen Par-
tikelmengen nahe an der Realität abzubilden [36].

2.4.1 Simulationsansätze für Knochen basierend auf der DEM

1) Schmitz et al. benutzen die Beschreibung der diskreten Elemente, wobei sie darunter verste-
hen, dass die Kontaktflächen des Kniegelenks mit vielen diskreten Federn dargestellt und zusätzlich
auch die Bänder mit einbezogen werden [38]. Obwohl über den Ansatz viele kaum zu messende Kräf-
te im Knie simuliert werden können, ist er in Bezug auf die Verdichtung des Knochens nicht relevant.
In diesem Modell wird der Knochen weiterhin als Makromodell angenommen. Kavitäten werden
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nicht abgebildet, wodurch keine Partikel eingebracht werden können. Außerdem fehlen Angaben
zur Knotenanzahl, sodass keine Aussage zum Verdichtungsbereich gegeben werden kann.

2) Boyce et al. stellen eine Möglichkeit vor, wie Frakturen im Anwendungsfall Marmor genauer
simuliert werden könnten [39]. Bei der Simulation von Brüchen wird das Programm vor die Wahl
gestellt, welche Risskante weiterverfolgt werden sollte. Aus den angegebenen Materialwerten ergibt
sich keine rechnerische Lösung und es wird der Pfad entlang der Knotenpunkte umgesetzt. Durch
das Ersetzen dieser Gebiete mit Partikeln wird es möglich, dass sich rechnerisch Gebiete ergeben,
die materialabhängig einem Bruch mit höherer Wahrscheinlichkeit nachgeben. Bruchkanten mit
realistischeren Verläufen werden vom Simulationsprogramm erstellt. Eine Umsetzung für Knochen
erscheint besonders dann sinnvoll, wenn der überwiegende Teil des Knochens zur Reduzierung der
Rechenzeit weiterhin nicht in seiner trabekulären Form dargestellt werden soll. Eine Verdichtung
kann in diesem Fall jedoch ebenfalls nicht durch externe Partikel dargestellt werden, da hier zwar
nicht die Makrostruktur dargestellt wird, jedoch die Mikrostruktur nur aus Kugeln besteht, die
keine Porosität für das weitere Einbringen von Kugeln aufweisen. [39]

Weitere Veröffentlichungen zu den Recherchebegriffen „Bone“ und „Discrete-Element-Method“ be-
zogen auf verdichteten Knochen bestehen nach Wissen des Autors nicht, sodass kein bestehendes
Modell aus der Diskreten-Elemente-Methode weiterentwickelt werden kann, sondern ein eigener
Ansatz auszuarbeiten ist. Da es so scheint, als könne mit dem Simulationsansatz der Diskreten-
Elemente-Methode nach Cundall und Strack ein Mikromodell erstellt und anschließend mit
Partikeln verdichtet werden [1], wird dieser Ansatz als Grundlage für die Pilotstudie gewählt.

2.4.2 Ablauf einer Simulation mit der DEM

Die Berechnung einer Simulation mit der DEM erfolgt über den in Abbildung 2.3 gezeigten Al-
gorithmus. Innerhalb der Algorithmusschritte ergeben sich verschiedene Material- und Kontaktpa-
rameter, die für eine Simulation anzugeben sind. Das Kapitel dient als Ablauf, da bisher mit der
DEM bezogen auf Knochen noch nicht gearbeitet wurde.

Grundsätzlich besteht der Algorithmus aus einer Schleife, bei der geprüft wird, ob der Endzeitpunkt
der Simulation erreicht ist. Wenn dies nicht der Fall ist, werden fünf einzelne Programmschritte
durchlaufen, der Zeitschritt um einen vorher definierten Zeitschritt erhöht und die Abbruchbedin-
gung erneut geprüft.
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Berechnen der Kräfte und Momente
auf jeden Partikel

Berechnen der neuen Partikelgeschwindig-
keiten und Partikelkoordinaten

Speichern der Daten

Berechnen des nächsten Zeitpunkts über
den Zeitschritt ∆ t

t ≥ tend

2.

3.

4.

5.

Initialer
Schritt Endeja

nein

Detektion der Kontakte zwischen Partikeln
untereinander sowie Partikeln und Geometrien

1.

Abbildung 2.3: Algorithmus zur Durchführung einer Simulation basierend auf der Diskreten-
Elemente-Methode angelehnt an [1, 2]

Schritt 1: Im Algorithmusschritt Detektion der Kontakte zwischen Partikeln unterein-
ander sowie Partikeln und Geometrien wird geprüft, ob ein Partikel einen anderen oder eine
Begrenzung berührt. Wird keine Berührung detektiert, wird keine Veränderung der Bewegungsei-
genschaften vorgenommen. Bei einer Berührung wird diese Information gespeichert und im nächsten
Algorithmusschritt folgt eine Anpassung der Bewegungseigenschaften basierend auf der Bewegung,
beispielsweise in Form einer Richtungsänderung.

Der Detektion der Berührung bzw. der Kontaktdetektion zugrunde liegt eine Berechnung, bei der
laufend geprüft wird, welchen Abstand (a) Partikelmittelpunkte bzw. ein Partikelmittelpunkt und
eine Wand haben. Ist der Abstand kleiner als die Summe der Radii der Partikel (R1, R2) bzw. beim
Wandkontakt nur eines Radius, wird ein Kontakt vom Programm registriert (vgl. Gleichung 2.1).

R1 +R2 − |a| < 0 (2.1)

Es gibt zwei Ansätze, die den Kontakt selbst unterschiedlich interpretieren und im Folgenden
vorgestellt werden. Sowohl das „Hard-Sphere-“ als auch das „Soft-Sphere“-Modell gehen beide
zur Reduzierung der Rechenzeit davon aus, dass die Partikel als starre Körper anzunehmen sind
und lassen keine direkte Verformung zu. Sie unterscheiden sich aber durch das Zulassen einer
Überlappung und geben so den Partikeln unterschiedliche Eigenschaften [40–42].
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Beim „Hard-Sphere-Modell“ wird jeder Kontakt, also eine Berührung der Oberflächen, direkt
detektiert und die Kontakte sind auf einen einzelnen Kontakt eines Partikelpaars bzw. Partikel
und Geometrie limitiert [43, 44]. Es ist nicht vorgesehen, dass ein Partikel mit mehreren anderen
gleichzeitig in Kontakt steht. Vorteilhaft wird das Modell besonders bei Prozessen mit verdünn-
tem Partikelstrom gesehen, bei dem genauer einzelne Kontakte anstatt zum Beispiel das gesamte
Verhalten eines Pulverhaufens zu untersuchen sind [44].

Das „Soft-Sphere-Modell“ ist wiederum dafür geeignet, Pulverhaufen zu simulieren, da hier
mehrere Kontakte mit unterschiedlichen Partikeln detektiert werden können. Dies ist möglich, da
die Partikelbewegung im vorgegebenen Zeitpunkt simuliert und ausgeführt wird. Erst anschließend
wird untersucht, bei welchen Partikeln an den neuen Positionen eine Überlappung und damit ein
Kontakt vorliegt (vgl. Gleichung 2.1 [45]). Damit eine Limitation auf kleine Deformationen und
Überlappungen garantiert werden kann, ist darauf zu achten, dass sich ein Partikel innerhalb eines
Zeitschrittes nicht durch die vorgegebene Geschwindigkeit durch einen gesamten anderen Partikel
hindurchbewegen kann [36]. Das Modell ist insgesamt mit einem vergleichsweise hohen Rechenauf-
wand verbunden. Dennoch wird es häufiger als das „Hard-Sphere“-Modell eingesetzt [41, 44, 46].

Zur Senkung der deutlich höheren Rechenzeit des „Soft-Sphere“-Modells erfolgt eine Diskretisierung
des Simulationsbereichs und eine Implementierung von Verlet-Listen [40]. Durch die Diskretisierung
wird dabei der Simulationsbereich in quadratische Bereiche aufgeteilt, die möglichst die Größe der
größten Partikel besitzen und Kontakte werden nur ausgewertet, wenn die Partikel in angrenzen-
den Feldern liegen. Zusätzlich wird für jeden Partikel eine Verlet-Liste erstellt, die durch einen
bestimmten Radius um einen Partikel definiert, dass nur innerhalb des Radius Kontakte detektiert
werden können. Außerhalb des Radius wird angenommen, dass keine Kontakte mit dem zu unter-
suchenden Partikel bestehen [47]. Zu beachten ist, dass es bei der Diskretisierung Ansammlungen
vieler Partikel mit kleineren Durchmessern in einem diskretisierten Block geben kann. Dann muss
ggf. weiter diskretisiert werden, sodass ein hierarchischer Aufbau entsteht [48]. Um Fehler zu ver-
meiden, sind möglichst schmale Partikelverteilungen einzusetzen. Die Verlet-Listen sind dynamisch
zu aktualisieren, sobald eine Bewegung stattgefunden hat. [40]

Die Kontakte geben insgesamt für die Bewegungen Richtungsänderungen und Energieübergaben
vor und sind somit die entscheidende Grundlage für die folgende Berechnung der Bewegungen.

Schritt 2: Im Schritt Berechnen der Kräfte und Momente auf jeden Partikel wird be-
stimmt, wie sich die vorher definierte Kraft bzw. Geschwindigkeit auf die Partikel im ablaufenden
Zeitschritt verändert. Wurde kein Kontakt detektiert, muss keine Anpassung erfolgen, doch nach
einem Kontakt sind die einzelnen Komponenten des Aufpralls genauer zu betrachten. Es müssen
sowohl die Rotation als auch die translatorische Bewegung mit einbezogen werden. Abbildung 2.4
zeigt diese.

Basierend auf der Anschauung der Rotation und Translation ist es notwendig, die Kräfte, die auf
die Partikel wirken, in eine tangentiale und eine normale Komponente aufzuteilen und diese erst
einzeln zu betrachten und später wieder zu überlagern. Für den Kontakt zwischen den Partikeln
können verschiedene Materialmodelle implementiert werden [43]. Weit verbreitet ist beispielsweise
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Abbildung 2.4: Darstellung der Bewegung zweier Partikel, die nach dem Soft-Sphere-Modell in
Kontakt zueinander stehen, angelehnt an [1]

der Hertzsche Ansatz, bei dem der Kontakt in der Richtung der Normalen als nicht linear-elastisch
angenommen wird [49, 50]. Hierbei stehen der E-Modul (E) als Verbindung zwischen Spannung
und Dehnung, sowie die Poissonzahl (ν) als Quotient aus transversalen zur axialen Dehnung im
Vordergrund. Bei diesem Modell findet keine Energieübertragung statt [43].

Da Dämpfung und Reibung in vielen nicht idealisierten Prozessen ebenfalls eine wichtige Rolle
einnehmen und nicht vernachlässigbar sind, entstehen immer neue, an bestimmte Gegebenheiten
angepasste Materialmodelle [36, 43]. Das häufig in Edem eingesetzte Hertz-Mindlin (no slip)-
Kontaktmodell (HMK) wird hier genauer vorgestellt [3, 51].

Kugel 1

dn

(m1, I1)
kn

ktdt

Fn

Fn

Ft

Ft

Kugel 2
(m2, I2)

µS

Abbildung 2.5: Rheologische Darstellung des vereinfachten Hertz-Mindlin Kontaktmodells zwischen
zwei runden Partikeln angelehnt an [3]

Der rheologischen Darstellung in Abbildung 2.5 ist die Aufteilung der Kontaktkräfte in normale
und tangentiale Richtung zu entnehmen [52, 53]. Ein Hookesches (Federsteifigkeit k) und ein
Newtonsches Element (Dämpfungskonstante d) werden zur Darstellung von viskoelastischem
Verhalten verschaltet. Dafür müssen der E-Modul sowie der Restitutionskoeffizient der Partikel be-
kannt sein [54]. Zusätzlich wird eine Haftreibungskomponente µS hinzugefügt [1]. Im HMK besteht
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diese neben der hier dargestellten tangentialen Haftreibungskomponente nach dem Coulombschen
Reibungsgesetz noch aus einer Rollreibungskomponente, die unabhängig vom Kontakt als direktes
konstantes Drehmodell mit einbezogen wird [55]. Die zugrunde liegenden Formeln dieses Modells
finden sich im Anhang A.7. Weitere Materialmodelle können der Arbeit von Rojek entnommen
werden [43].

Schritt 3: Sind die auf die Partikel wirkenden Kräfte bestimmt, kann das Berechnen der
neuen Partikelgeschwindigkeiten und Partikelkoordinaten durch die Aktualisierung der
Geschwindigkeiten und später auch der Koordinaten erfolgen [1]. Zur Berechnung wird das zweite
Newtonsche Gesetz, sowohl für translatorische als auch rotatorische Bewegungen eingesetzt (vgl.
Gleichung 2.2 bzw. 2.3).

mp
dv̄

dt
=

n∑
i=1

F̄p,i (2.2)

Ip
dω̄

dt
=

k∑
i=1

T̄p,i (2.3)

mp aus Gleichung 2.2 steht hierbei für die Masse des Partikels und v̄ für seine Geschwindigkeit.
Abgeleitet nach der Zeit wiederum ergibt sie die Beschleunigung des Partikels. F̄p,i fasst, angegeben
als Summe, alle auf den Partikel wirkenden Kräfte, die in Schritt 2 ermittelt wurden, zusammen.
Wichtig ist hierbei, dass auch Körperkräfte wie die Erdanziehungskraft miteinbezogen werden [3],
um die resultierenden Kräfte zu ermitteln. In 2.3 werden die Drehmomente fokussiert. Ip steht
für das Trägheitsmoment und ω̄ für die Winkelgeschwindigkeit des Partikels. Abgeleitet nach der
Zeit ergibt sich die Winkelbeschleunigung. T̄p,i wiederum steht für die auf die Partikel wirkenden
Momente. Die Lagebestimmung erfolgt über die Berechnung der Geschwindigkeiten und der nu-
merischen Integration über den vorgegebenen Zeitschritt ∆t [1]. Mit den Ergebnissen können die
Verschiebungen auf die ehemaligen Positionen aufaddiert und die Partikelpositionen für den im
Algorithmus durchlaufenden Zeitschritt auf die neuen Positionen aktualisiert werden [41].

Schritt 4: Der vierte Schritt umfasst das Speichern der Daten. Durch die sehr kleinen erfor-
derlichen Zeitschritte werden viele Daten während einer Simulation mit der Diskreten-Elemente-
Methode generiert. Es ist daher notwendig, später zu differenzieren, wie viele Datenpunkte ge-
speichert werden sollen, um mehrere hundert Gigabyte an Daten zu verhindern, wenn dies nicht
gewünscht ist. Vom Programm werden die Positionen für den nächsten Algorithmusdurchlauf ge-
speichert, jedoch anschließend wieder überschrieben.

Schritt 5: Der letzte Schritt umfasst das Berechnen des nächsten Zeitpunkts über den
Zeitschritt ∆t. Die Größe des Zeitschritts ∆t hat bei der Diskreten-Elemente-Methode einen
direkten Einfluss darauf, wie weit sich Partikel innerhalb eines Algorithmusdurchlaufs bewegen
und wie die Simulationszeit gestaltet wird bzw. sich verlängert.
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Er bestimmt, ob sich Partikel nur zu einem kleinen Teil überlappen, oder ein Partikel einen anderen
bzw. eine Wand durchdringt und damit ein realitätsfernes Verhalten aufzeigen würde [42]. Beson-
ders beim „Soft-Sphere“-Modell ist diese Problematik gegeben, da es auf der Annahme beruht, es
würden nur kleine Überlappungen möglich sein und im Algorithmusschritt 3 die neuen Koordinaten
berechnet werden, ohne die Überlappung zu prüfen [42].

Weiterhin beeinflusst der Zeitschritt, wie weit die Auswirkungen eines Kontakts im Modell nach-
gewiesen werden können [42, 56]. Bei einem kleinen Zeitschritt ist davon auszugehen, dass sich
die Energie eines Stoßes nicht über einen Kontakt hinweg ausbreitet. Bei einem größeren wird die
Rayleigh-Wellenlänge zur Beschreibung der Energieübertragung genutzt [56].

Um die Beeinflussung der Ergebnisse durch die weiterführende Energieübertragung in der Simulati-
on zu verhindern, wird empfohlen, nur einen Bruchteil der Rayleigh-Wellenlänge einzusetzen [57].
Dadurch wird die Energieübertragung auf ein Partikel limitiert. Es ergibt sich folgende Gleichung,
die in vielen DEM-Simulationen zur Berechnung des Zeitschritts eingesetzt wird (vgl. Gleichung
2.4 [42]).

TR = πR(ρ/G)
0, 1631ν + 0, 8766 (2.4)

TR steht für die Rayleigh-Zeitspanne, R für den Partikelradius, ρ für die Dichte des Partikels, G
für den Schubmodul des Partikels und ν für seine Poissonzahl. Es handelt sich bei den Parametern
um typische Materialeigenschaften.

Zum weiteren Schutz vor Instabilitäten der Simulation wird zusätzlich empfohlen, nur zwischen 10
bis 20 % TR einzusetzen [58]. Burns empfiehlt jedoch, auf die Anwendung wiederholter Schutzfak-
toren zu verzichten, um Rechenzeit einzusparen [40].

Der Algorithmus wird so lange wiederholt, bis die Abbruchbedingung erfüllt ist.

2.5 Material- und Kontaktparameter von Partikeln

In dieser Arbeit wird zur Simulation der Diskreten-Elemente-Methode die kommerzielle Software
Edem® Academic Simulator Version 6.3.0 (DEM Solutions Ltd., Edinburgh, Scotland) einge-
setzt. Dieses Kapitel umfasst die für Edem relevanten Material- und Kontaktparameter, die sowohl
für Partikel als auch für Geometrien vor einer Simulation zu bestimmen sind. Anschließend werden
die Grundlagen zur Untersuchung und Charakterisierung von Partikeln vorgestellt. Eine Übersicht
zu Versuchen zur Bestimmung der Materialparameter und Kalibrierversuche für die Kontaktpara-
meter wird gegeben. Das Kapitel endet mit der Erarbeitung der Material- und Kontaktparameter
für Knochenpartikel, die bereits der Literatur entnommen werden können.

2.5.1 In EDEM benötigte Material- und Kontaktparameter von Partikeln

Die Materialparameter, die für eine Simulation in Edem benötigt werden, ergeben sich aus den Al-
gorithmusschritten und Formeln der DEM-Simulation (vgl. Kapitel 2.4.2 und A.7). Sie werden im
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Programm für die im Hintergrund laufenden Berechnungen abhängig vom ausgewählten Material-
modell eingesetzt. Die Mikroebene der Bewegung einzelner Partikel und ihrer Kontakte bestimmt
das spätere Verhalten der Makroebene und damit das Verhalten des Partikelkollektivs [59], sodass
eine Modellbildung mit möglichst hohem Bezug zu einem realen Versuchsaufbau umgesetzt werden
kann. Unter der Mikroebene werden einzelne Partikel verstanden und die Makroebene bezeichnet
entweder wie in Kapitel 2.3 ein Vollvolumen oder im Kontext der DEM das Verhalten vieler Partikel
als ein Gemisch.

Partikel 1
(ν1, ρ1, E1, d1)

Partikel 2
(ν2, ρ2, E2, d2)

µS (P-G)
µR (P-G)

ev (P-G)

µS (P-P)
µR (P-P)

ev (P-P)

Geometrie ( νG, ρG, EG)

Abbildung 2.6: Zur Simulation in Edem notwendige Partikel- und Kontaktparameter zwischen Par-
tikeln und zwischen Partikel und Geometrie

Für das ausgewählte Hertz-Mindlin (no slip)-Kontaktmodell (vgl. Kapitel 2.4.2) sind folgende not-
wendigen Materialparameter für die Partikel und die Geometrien, auf die die Partikel treffen, in
der Software einzusetzen:

• die Dichte ρ: Quotient aus Masse und Volumen und

• die Poissonzahl ν: Quotient aus transversaler Dehnung zur axialen Dehnung und

• der Schubmodul G: linear-elastisch Verhalten des Materials gegenüber einer Schubbelastung
oder

• der E-Modul E: Quotient aus Spannung und Dehnung.

Für in Kontakt tretende Partikel untereinander und Partikel sowie Geometrien müssen weiterhin
folgende Kontaktparameter eingesetzt werden:
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• der Restitutionskoeffizient e: Quotient aus der Geschwindigkeit eines Partikels nach einem
Zusammenstoß und der Geschwindigkeit vor dem Zusammenstoß

• der Haftreibungskoeffizient µS : Quotient aus Reibungskraft zur Anpresskraft bis sich der
Körper, auf den die Kräfte wirken, bewegt

• der Rollwiderstandskoeffizient µR: Quotient aus Rollreibungswiderstand zur Normalkraft, bis
der Körper anfängt abzurollen.

Abbildung 2.6 zeigt die Material- und Kontakteigenschaften mit der rheologischen Darstellung
bekannt aus Abbildung 2.5 ergänzt um den Kontakt zu einer Geometrie.

Abbildung 2.6 greift so noch einmal auf, dass sowohl der Kontakt von Partikeln untereinander als
auch auch die Kontakte zu Geometrien das Makroverhalten beeinflussen. Es ist daher mit einer
DEM-Simulation möglich, die Beanspruchung von Geometrien auch bezogen auf ihre Abnutzung
zu bestimmen [46].

Neben den bereits erwähnten Material- und Kontaktparametern müssen weiterhin sowohl die Größe
bzw. das Volumen der Partikel als auch die Form der Partikel bekannt sein, um diese bei EDEM zu
implementieren. Oberhalb eines Durchmessers von 50 µm übt die Form einen signifikanten Einfluss
auf das Verhalten von Partikeln aus [60].

Für die Bestimmung der Material- und Kontakteigenschaften können drei mögliche Verfahren ein-
gesetzt werden [46, 61]:

1. Entnahme aus der Literatur,

2. Durchführung eines Materialcharakterisierungsversuchs,

3. Einsatz eines Kalibrierversuchs.

Es wird im Folgenden zunächst allgemein auf Möglichkeit 2. und 3. eingegangen. Danach folgt
Möglichkeit 1. im direkten Bezug zu den in der vorliegenden Arbeit zu charakterisierenden Kno-
chenpartikeln.

2.5.2 Bestimmung der Partikelparameter über Materialcharakterisierungs- und
Kalibrierungsversuche

Dieses Kapitel umfasst die Grundlagen der innerhalb dieser Pilotstudie durchgeführten Material-
charakterisierungsversuche zur Partikelgrößenmessung und dem Restitutionskoeffizient, sowie die
Vorstellung der Kalibrierungsversuche Ruhewinkelversuch und uniaxialer Kompressionsversuch.

Materialcharakterisierungsversuche sind von Kalibrierungsversuchen abzugrenzen. Unter einemMa-
terialcharakterisierungsversuch wird ein Versuchsaufbau verstanden, der direkt zur Bestimmung
einer bestimmten Materialeigenschaft genutzt werden kann. Im Kalibrierungsversuch wird hin-
gegen das Ergebnis des real umgesetzten Versuchs als Vergleich zum Ergebnis einer Simulation
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herangezogen, um das Kollektivverhalten von Partikeln durch Anpassung der Material- und Kon-
takteigenschaften an das real durch einen Versuch bestimmte Ergebnis anzupassen. Es ist ebenfalls
möglich, den Kalibrierungsversuch zur iterativen Bestimmung eines einzelnen Materialparameters,
wie beispielsweise den Rollreibungskoeffizienten, einzusetzen.

Materialcharakterisierungsversuche

Die Partikelgrößenmessung ist über die zertifizierte dynamische digitale Bildanalyse nach ISO
13322-2 [4] möglich. Dazu wird ein Partikelstrom im Freifallschacht durch eine „ultrahelle LED-
Strobo-Lichtquelle“ geleitet und von zwei Kameras mit 300 2D-Aufnahmen pro Sekunde aufge-
nommen [5]. Die Bilder werden anschließend auf verschiedene Parameter automatisch ausgewertet
und die Partikelanteile den verschiedenen Größen des ausgewählten Parameters zugeordnet. Mögli-
che Parameter sind der äquivalente Durchmesser eines flächengleichen Kreises (xarea), die minimale
und maximale Länge gegeben durch den Feret-Durchmesser (xFe min, xFe max), die minimale Breite
gegeben durch die Kontur (xc min) und der minimale Martin-Durchmesser basierend auf der Flä-
chenhalbierenden (xMa min) eines in der 2D-Aufnahme dargestellten Partikels [5]. Abbildung 2.7
zeigt die verschiedenen Parameter zur Bestimmung der Größe von Partikeln. Es ist abhängig von
den zu untersuchenden Partikeln der passende Parameter auszuwählen. Besonders für unregelmäßig
geformte Partikel wird beispielsweise der Durchmesser eines flächengleichen Kreises eingesetzt [5].
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Abbildung 2.7: Parameter zur Bestimmung der Partikelgrößenverteilung nach der ISO 13322-2 [4]
angelehnt an [5] am Beispiel eines Knochenpartikels

Sind die Partikelgrößen anhand eines definierten Parameters bestimmt worden, ist die Auswertung
durchzuführen, indem Summenverteilungen erstellt werden, bei denen aufsummiert wird, welcher
Anteil der Partikel sich in einer bestimmten Parameterschicht befindet. Je nach Auswertungspa-
rameter können dabei die für jeden Partikel angegebenen Partikelgrößenverteilungen variieren [5].
Abbildung 2.8 zeigt eine verallgemeinerte Summenverteilung.

Der D50-Wert gibt dabei an, dass 50 % der Probe einen kleineren Durchmesser, als den mit D50
bezeichneten Durchmesser, aufweisen. Die Bezeichnung von D90 und D10 erfolgt analog. Die Spanne



2 Theoretische Grundlagen 19

S wird über Formel 2.5 berechnet, die sich auf die zuvor erwähnten D10-, D50- und D90-Werte
bezieht. [6]

S = D90−D10
D50 (2.5)

Die Spanne S einer Partikelprobe bietet einen Überblick, wie weit die Partikeldurchmesser streuen.
Ein Wert unterhalb von eins wird bezogen auf den Einsatz von Partikeln häufig angestrebt, da
dann davon auszugehen ist, dass die Partikelprobe homogene Eigenschaften aufweisen [6].

D10D50D90

10

50

90

Su
m
m
en
ve
rt
ei
lu
ng

Q
3
[%

]

Äquivalenter Durchmesser darea [µm]

Abbildung 2.8: Summenverteilung mit Angaben zu den D10-, D50- und D90-Werten eines Parti-
kelkollektivs angelehnt an [6]

Zur Bestimmung des Restitutionskoeffizienten wird die Bewegung vor dem Rückstoß mit der
Bewegung im Rückstoß verglichen und ein Prozentsatz bestimmt, wie viel Energie im Partikel
verbleibt. Dabei gibt es drei in der Literatur vorgestellte Möglichkeiten, die Bewegung zu definieren
und so den Quotienten zu berechnen.

In der Arbeit von Wang et al. wird die mathematische Aufteilung des Restitutionskoeffizienten e in
eine normale und eine tangentiale Komponente als typische Vorgehensweise vorgestellt [37]. Hierbei
wird jeweils der Quotient aus der Normal- (n) bzw. Tangentialkomponente (t) nach dem Rückstoß
(r) und der Normal- bzw. Tangentialkomponente vor dem Rückstoß (i) gebildet. Gleichung 2.6
verdeutlicht den Zusammenhang, bei dem die jeweiligen Geschwindigkeiten (v) eingesetzt werden.

en = vnr/vni; et = vtr/vti (2.6)

Der zweite Ansatz stellt eine vereinfachte Version von Gleichung 2.6 dar. Dieser Ansatz wird bei-
spielsweise durch Habib genutzt [62]. Hierbei werden senkrechte Rückstoßversuche untersucht, bei
denen keine Aufteilung in die tangentiale bzw. normale Komponente erfolgt. Gleichung 2.7 zeigt
die Umsetzung.

en = vr/vi (2.7)

In Gleichung 2.7 wird der Fokus nur auf die Initial- und Rückstoßgeschwindigkeit gelegt.
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Im dritten Ansatz wird neben der translatorischen Bewegung auch die mögliche Rotation betrachtet.
Die Berechnung über die jeweilige Energie ermöglicht das Einbinden beider Bewegungen, indem
der Quotient aus translatorischer und rotatorischen Bewegung zum Quadrat nach dem Rückstoß
und der initiativen translatorischen und rotatorischen Bewegung zum Quadrat bestimmt wird.
Gleichung 2.8 zeigt die Grundformel und Gleichung 2.9 die eingesetzten Komponenten.

eE = Er/Ei = (Err + Ert)/(Eir + Eit) (2.8)

Eir = 0, 5Iω2
i ;Eit = 0, 5mv2

i ;Err = 0, 5Iω2
r ;Ert = 0, 5mv2

r ; (2.9)

Hierbei steht ω für die Winkelgeschwindigkeit, I für das Trägheitsmoment, m für die Masse und v
für die translatorischen Geschwindigkeiten. Der Ansatz wurde beispielsweise in folgenden Arbeiten
eingesetzt [63, 64].

Für die passende Auswahl eines Berechnungsansatzes ist das Verhalten der Partikel während der
Versuchsdurchführungen zur Bestimmung des Restitutionskoeffizienten zu beobachten. Aus dem
Verhalten lässt sich anschließend ableiten, welcher der drei Ansätze das beobachtete Verhalten
der Partikel abbildet und sich damit zur Berechnung eignen könnte. Bei einer starken beobachteten
Rotation sollte beispielsweise Ansatz drei mit Gleichung 2.8 genutzt werden, um mit einzubeziehen,
dass ein Teil der Energie in Rotationsenergie umgewandelt wird [64].

Kalibrierversuche

Ein Kalibrierversuch wird eingesetzt, um einzelne Material- oder Kontakteigenschaften über die
inverse Kalibrierung zu bestimmen, wenn nur noch wenige bzw. nur eine Material- oder Kontaktei-
genschaft unbekannt ist [61].

Dazu wird zunächst real ein bestimmter Versuch durchgeführt, der anschließend im Simulations-
programm umgesetzt wird. Die bekannten Material- oder Kontakteigenschaften werden eingesetzt
und die unbekannten Eigenschaften werden systematisch variiert, bis das Simulationsergebnis vom
Realen nur minimal abweicht. Die Zahl der zu bestimmenden Parameter sollte möglichst gering
gehalten werden, um Unsicherheiten zu vermeiden [61] und für die Startwerte sollten Literaturan-
gaben vergleichbarer Materialien herangezogen werden. Zwei häufig eingesetzte Kalibrierversuche
werden im Folgenden beispielhaft vorgestellt.

Beim Ruhewinkelversuch wird die steilste Neigung zwischen einem als Pyramide aufgeschütteten
Material und der Horizontalen bestimmt, bei dem das Material seinen Ruhezustand nicht verändert
[61]. Sowohl die Form als auch die Größe der Partikel haben dabei Einfluss auf den Ruhewinkel,
sodass bei einer Kalibrierung darauf geachtet werden muss, sich an dem realen Aufbau zu orientie-
ren. Da der Ruhewinkel von den Reibungseigenschaften eines Materials beeinflusst wird, wird der
Ruhewinkel zur Kalibrierung des Rollreibungskoeffizienten herangezogen [46, 61]. Ein Beispiel für
einen simulierten Ruhewinkelversuch ist in Abbildung 2.9 (a) zu sehen.
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normale
Aufwärts-
bewegung

(a) Ergebnis des Ruhewinkelversuchs

normale Belastung
durch

Kompressionskraft

(b) Uniaxialer Kompressionsversuch

Abbildung 2.9: Beispiele für die Versuchsprinzipien der Kalibrierungsversuchen als Simulation in
Edem dargestellt

Der uniaxiale Kompressionstest (vgl. Abbildung 2.9 (b)) dient zur Simulation der Verdich-
tung der Partikel, die vertikal belastet werden, ihre Ausdehnung in horizontaler Richtung jedoch
durch eine räumliche Begrenzung ausgeschlossen wird [59]. Dieser Test bietet den Vorteil, dass der
E-Modul über die Untersuchung des elastischen Kompressionsverhalten untersucht und mit der
Realität verglichen werden kann [65]. Das Abrollverhalten der Partikel liegt nicht im Fokus des
Tests, jedoch hat der Reibungskoeffizient zwischen der räumlichen Begrenzung und den Partikeln
einen Einfluss auf das Partikelverhalten.

Mit einem Kalibrierversuch ist es weiterhin möglich, das Verhalten eines als Simulation umgesetzten
Partikelkollektivs mit der Realität zu vergleichen und damit zu validieren. Es kann abgewogen
werden, ob der gewählte Detailgrad für die Simulation ausreicht.

2.5.3 Parameter von Knochenpartikeln

In diesem Kapitel werden die für die Simulation in Edem benötigten Material- und Kontaktpa-
rameter für Knochenpartikel der Literatur entnommen. Die allgemeine Vorstellung der benötigten
Parameter erfolgte innerhalb von Kapitel 2.5.1, wobei dort noch kein Bezug zu Knochenpartikeln
hergestellt wurde.

Der Recherche zugrunde liegt die Annahme, dass die Knochenpartikel aus Spänen, die bei der
Erstellung einer Kavität für eine Prothese anfallen (vgl. Kapitel 2.2), bestehen und damit die Eigen-
schaften eines einzeln Trabekels aufweisen. Auch dem Material der Geometrien in Edem sollen
die Eigenschaften einzelner Trabekel zugeordnet werden, da die Umsetzung von Mikromodellen
bestehend aus Trabekeln angestrebt wird.

Grundsätzlich besteht bei der Bestimmung von Eigenschaften eines Biomaterials wie Knochen das
Problem, dass das Material abhängig vom Individuum unterschiedliche Eigenschaften aufweisen
kann. Dabei variieren die Materialeigenschaften sowohl zwischen den einzelnen Tierarten als auch
innerhalb eines einzelnen Probanden [66]. Selbst zwischen einzelnen Trabekeln kann Variabilität
nachgewiesen werden [67]. Dadurch ergeben sich Schwierigkeiten bei der Angabe genauer physika-
lischer Materialeigenschaften und es ist mit Mittelwerten zu arbeiten. Eine Ergänzung der Werte
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vom Menschen mit denen von Tieren erfolgt, wenn die Forschungen nicht an menschlichen Knochen
durchgeführt wurden. Dieses Vorgehen beruht darauf, dass verschiedene Tiermodelle standardmä-
ßig in der Testung im medizinischen Bereich eingesetzt werden [68].

Der Ablauf der Ergebnisse der Recherche orientiert sich an der Aufzählung der gesuchten Mate-
rialeigenschaften. Es wird ebenfalls nach Literaturwerten für den Ruhewinkelversuch recherchiert,
da dieser häufig bei verschiedenen Versuchsaufbauten variiert [61] und ein Vergleichswert für den
später durchzuführenden Ruhewinkelversuch bereitgestellt werden soll. Nach Wissen des Autors
gibt es bisher keine Veröffentlichung, die eine solchen Überblick und Zusammenstellung der Eigen-
schaften von Knochenpartikeln beinhaltet. Zur Veranschaulichung sind in Abbildung 2.10 einzelne
erstellte Knochenpartikel zu sehen.

Abbildung 2.10: Knochenpartikel hergestellt aus einer mazerierten Spongiosaprobe aus dem Femur
eines Schweins zerkleinert mit einer Formraspel (DePuy Orthopaedic, 2001) der
Raspeltiefe 0,5 mm

Bezogen auf Knochenmaterial wird die Dichte ρ typischer Weise nicht bestimmt, sondern die
als Mineralanteil zum Vollvolumen definierte Knochenmineraldichte (158 mgHA/cm3 [13]) oder
die als Asche zum Vollvolumen definierte Knochenaschedichte (214 mg/cm3 [69]) wird als Ver-
gleichswert herangezogen. Diese alternativ zu Dichteangaben beispielsweise von Eisen existierenden
Dichtewerte gehen auf das Problem ein, dass der Knochen aus unterschiedlichen Materialien wie
Knochenstützstruktur und Knochenmark zusammengesetzt ist (vgl. Kapitel 2.1) und so die für
Analysen wichtigen Angaben wie der Mineralanteil in den Vordergrund gestellt werden können.
Die Knochenmineraldichte wird beispielsweise für die Diagnose von Osteoporose eingesetzt, wobei
eine zerstörungsfreie Messung mit dem CT-Gerät zur Dichtebestimmung genutzt wird. Bei der
Knochenaschebestimmung wird nicht zerstörungsfrei gearbeitet, da der Knochen verbrannt wird.
Da diese Dichtedefinitionen beide aufgrund der Vorgaben durch EDEM nicht genutzt werden kön-
nen, wird explizit die physikalische Dichte von Knochen recherchiert und hierbei zeigt sich, dass
die Werte zwischen 3000 kg/m3 [70] und 620000 kg/m3[71] variieren, wobei nicht angegeben wird,
welche Knochenanteile gegenüber welchem Volumen gemessen werden. Für diese Arbeit ist daher
eine eigene Methode zur Bestimmung der Dichte des reinen trabekulären Knochens umzusetzen.
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Für die Poissonzahl ν wird der in der Literatur bei Finite-Elemente-Simulationen von Knochen
etablierte Wert von 0,3 angesetzt [72–74]. Er wird zwar nicht einzeln in den zitierten Arbeiten
validiert aber eine Validierung der Simulationsergebnisse wird vorgenommen.

Der E-Modul E stellt den am häufigsten analysierten Parameter des Knochens dar. Im Review
von Wu et al. werden schon 110 Quellen als passend zum E-Modul von trabekulärem Knochen
identifiziert [66]. Die Angaben reichen von 1 bis 22,3 GPa [66]. Die große Spanne der Werte kann
darauf zurückgeführt werden, dass nicht nur der Knochen unterschiedliche Eigenschaften aufweist,
sondern in den einzelnen Arbeiten die Versuchsparameter variieren und in einigen Fällen beispiels-
weise eine mazerierte Probe getestet wird, während andere das Knochenmark mit einbeziehen.
Dieser Unterschied sorgt bereits für eine Schwankung von 50 % [75]. Selbst der Prüfstand von Lo-
renzetti für einen einzelnen Trabekel liefert keinen reproduzierbaren Wert. Mit einem E-Modul
von ca. 15 GPa liegt er im Mittelfeld, bestimmt aber den E-Modul von Schafsknochen, die von
menschlichen Knochen abweichen [68]. Es wird daher zunächst der Wert von 12,8 GPa aus [75] für
die Simulation gewählt und später auf Grund der Annäherung an die Institutsinternen Daten zu
600 MPa angepasst [76].

Für die Kontaktparameter Restitutionskoeffizient und die Reibungskoeffizienten ist es notwenig,
den später eingesetzten Kontakt auch umzusetzen. D.h., dass beispielsweise Knochen im Kontakt
zu Knochen in den Tests zu recherchieren ist. In Bezug auf Knochen und Implantat gibt es verschie-
dene Veröffentlichungen, die sich mit Reibungskoeffizienten auch zur Bestimmung der Primärstabi-
lität auseinandersetzen [77–79]. Eine Kombination zwischen Knochen und Knochenpartikeln wird
weniger häufig untersucht, sodass hier Näherungen anzustreben bzw. Adaptionen der Ergebnisse
vorzunehmen sind.

Für den Restitutionskoeffizienten wird die Arbeit von Edelsten zugrunde gelegt, in der ein
Restitutionskoeffizient von 0,45 für menschlichen Knorpel innerhalb des Knies bestimmt wurde [80].
Da bereits untersucht wurde, dass das Dämpfungsverhalten von Knorpel gegenüber Knochenmate-
rial als höher einzustufen ist [17], kann davon ausgegangen werden, dass der Restitutionskoeffizient
von Knochen oberhalb des Werts von Knorpel liegt und weniger Energie beim Aufprall weitergege-
ben wird. Ein Wert von 0,55 wird daher für diese Arbeit abgeleitet und festgelegt, jedoch zusätzlich
in Kapitel 3 experimentell bestimmt.

DerHaftreibkoeffizient wird in der Arbeit von Bishop wiederum als Nebenergebnis ermittelt. Es
sollte das Implantat-Spongiosa-Interface untersucht werden, doch aufgrund fehlender Änderungen
der Ergebnisse bei unterschiedlich rauen Implantaten wird die These aufgestellt, dass der Haftreib-
koeffizient von Spongiosa auf Spongiosa 0,4 beträgt [81]. Hierbei ist besonders hervorzuheben, dass
sich vermutlich Abriebpartikel, die den in dieser Arbeit untersuchten Partikeln ähneln, im Implantat
festgesetzt hatten. Daher wird der Haftreibungskoeffizient von 0,4 für diese Arbeit angesetzt.

Den letzten Kontaktparameter stellt der Rollreibungskoeffizient dar. Für ihn ist keine Quelle
gefunden worden. Die Veröffentlichung von [82] bietet einen möglichen Ablauf, um den Rollrei-
bungskoeffizient aus einer Simulation abzuleiten. Es handelt sich um die bereits in Kapitel 2.5 be-
schriebene indirekte Kalibrierung, für die Kalibrierungsversuche, wie der Versuch zur Bestimmung
des Ruhewinkels, benötigt werden. Der Kalibrierungsversuch über den Ruhewinkel wird gewählt,
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da die Probenmenge der Partikel verhältnismäßig klein ist und die Untersuchung zerstörungsfrei
verlaufen soll.

Der Ruhewinkel wird für Knochenpartikel bei einer Größe zwischen 1-25 µm zu 32,8◦ angegeben
[83]. Da in dieser Arbeit zum Zerkleinern der Knochenpartikel jedoch eine Knochenpresse genutzt
wurde, ist zu prüfen, ob bei einer anderen Zerkleinerungstechnik ähnliche Partikelgrößen entstehen.
Der Ruhewinkel ist experimentell zu bestimmen. Es wird außerdem von Beakawi empfohlen, den
Ruhewinkel stets mit den eigenen Partikeln zu bestimmen. Der Ruhewinkel ist sowohl von der
Größe der Partikel als auch von der Versuchsdurchführung abhängig [61].

Da dieGrößenverteilung der Partikel für den Ruhewinkelversuch relevant ist, wird auch zu ihr ein
Überblick gegeben. Partikelgrößen zwischen 150 bis 500 µm werden in der Arbeit von Bätz et al.
hergestellt und ihnen wird eine hohe Osteogenität zugesprochen, wodurch sie für die Verdichtung
von Kavitäten empfohlen werden [13]. Ein Durchmesser oberhalb von 7800 µm wird mit einer
Einschränkung der Osteogenität verbunden [84] und ist damit nicht zu nutzen. Kon et al. erstellen
Partikel mit einem Durchschnitt von 250 µm und erzielen damit hohe Knochenwachstumsraten
[85]. Wang et al. erstellen wiederum Partikeldurchmesser von 300 bis 500 µm [86].

Vor der Durchführung des Ruhewinkelversuchs muss jedoch zunächst eine Partikelprobe erstellt
werden.

2.6 Mazerationstechniken zur Erstellung von Knochenpartikeln

Knochen müssen vor ihrer Nutzung in verschiedenen Kontexten wie Forensik, im Museum oder
im vorliegenden Anwendungsfall zunächst von Fetten, Weichteilen und Proteinen befreit werden
[87]. Der Arbeitsprozess dazu wird Mazeration genannt. Er ist in dieser Arbeit durchzuführen, um
die Zerkleinerung der Knochenproben zu Partikeln zu ermöglichen und die Bildung von Agglo-
meraten zu reduzieren bzw. ganz zu verhindern, damit die verschiedenen Versuche reproduzierbar
durchgeführt werden können.

Grundsätzlich wird zwischen vier Gruppen der Mazeration unterschieden [87], die im Folgenden
jeweils mit ihren Vor- und Nachteilen vorgestellt werden:

• Mazeration durch Kochen

• Wassermazeration

• Mazeration durch Aasinsekten

• Chemische Mazeration

– Mazeration mit Bleiche

– Mazeration mit Enzymen

– Mazeration mit Waschmittel
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Die Mazeration durch Kochen beschreibt Kochen ohne Hinzugabe weiterer Zusatzstoffe über meh-
rere Stunden [88, 89]. Dabei lösen sich die Weichteile zum großen Teil vom Knochen. Fette und
Proteine bleiben jedoch haften. Dieses Verfahren wird daher ohne Kombination mit anderen Tech-
niken in der Literatur nicht als hilfreich angesehen. Hinzu kommt, dass das somit notwendige
manuelle Abschaben der Reste zu Verletzungen beim Personal führen kann und der Vorgang sehr
arbeitsintensiv bei schlechten Ergebnissen ist [88, 89]. Auch muss der Aufbau permanent überwacht
werden, damit keine Schäden am Knochen durch Wassermangel, wenn zu viel Flüssigkeit verdampft
ist, entstehen [90].

Unter der Wassermazeration wird sowohl die Warmwasser- als auch die Kaltwassermazerati-
on verstanden. Der Unterschied zwischen den beiden Vorgängen liegt bei der Wassertemperatur,
die beim Warmwasser bei maximal 37◦ beträgt und beim Kaltwasser bei Raumtemperatur liegt
[88]. Die Technik nutzt natürliche bereits im Knochen und Wasser vorkommende Bakterien, die
die Weichteile sowie Fette und Proteine nach einer Zeit von zwei Tagen bis 8 Wochen zersetzen
[91]. Auf sehr kurze Zeiten sollte allerdings verzichtet werden, da beispielsweise bei Mairs Aufbau
nach vier Tagen kein Effekt zu bemerken ist [92]. Nach längerer Zeit liefert das Verfahren aber
zufriedenstellende Ergebnisse [91]. Es ist jedoch notwendig, Räumlichkeiten für den Fäulnisprozess
zur Verfügung zu stellen, da der Aufbau mit einer Geruchsbelästigung verbunden ist [92]. Positiv
an dieser Technik wird gesehen, dass sie ohne Zusatz von Chemikalien und ohne Fachkenntnisse
umgesetzt werden kann. Im Fall der Kaltwassermazeration wird zusätzlich auf eine Energiezugabe
verzichtet [89].

Das dritte Verfahren stellt der Einsatz von Aasinsekten zur Mazeration dar. Speckkäfer (Der-
mestidae) sind schnell bei der Befreiung des Knochens von Weichteilen und arbeiten besonders bei
filigranen Knochen sehr genau [92]. Sie fressen das abzutrennende Material auf und verändern die
mechanischen Eigenschaften des Knochens dabei nicht. Da es sich um Lebewesen handelt, erfordern
sie jedoch die Anwesenheit eines Entomologisten (Insektenkundiger) und wenn die Knochen nicht
rechtzeitig entfernt werden, werden diese ebenfalls von den Käfern zersetzt [90]. Ähnlich zu den
Aasinsekten wird in manchen Einrichtungen auch die Zersetzung der Weichteile auf einem speziell
dafür angelegten Friedhof genutzt. Dazu werden die Knochen beispielsweise ein Jahr vergraben
und anschließend weiterverarbeitet [88]. Diese Methode bietet den Vorteil, dass keine Geruchsbe-
lästigung entsteht und die Knochen gereinigt weiterverarbeitet werden können [90]. Das Personal
benötigt keine besondere Schulung zur Vorbereitung der Knochen [88]. Auch hier kommt es nicht
zu einer Änderung der mechanischen Eigenschaften des Knochens. Da die Knochen nach der Ent-
nahme aus der Erde häufig noch verfärbt sind, wird eine Nachbearbeitung mit Bleiche durchgeführt
[90].

Die chemische Mazeration kann in unterschiedliche Bereiche aufgeteilt werden. Es handelt sich
um die Mazeration mit Bleiche, die Mazeration durch Enzyme und die Mazeration unter Einsatz
von konventionellem Waschmittel.

Die Mazeration mit Bleiche stellt dabei einen Sonderfall dar, da sie auf der Annahme beruht, dass
Weichteile zum Beispiel durch das Vergraben der Knochen bereits zersetzt wurden [88]. Bleiche ist
nicht kostenintensiv und die Mazeration kann von gering angelernten Kräften durchgeführt werden
[90]. Die Ergebnisse sind vergleichbar mit denen anderer Verfahren. Besonders positiv wird gesehen,
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dass die Knochen das typische „weiß“ erhalten und sich somit gut für den Einsatz als Anschau-
ungsmaterial eignen. Problematisch wird jedoch gesehen, dass die Bleiche Kalzium abbaut und die
Eigenschaften des Knochens verändert werden [87]. Umstritten bleibt, ob sie ein Gesundheitsrisiko
besonders bei ungelernten Kräften darstellt [87, 90].

Bei der Mazeration mit Hilfe von Enzymen wird warmes Wasser mit Lipasen und Proteasen ver-
setzt, die als Katalysator dafür sorgen, dass sich Weichteile, Fette und Proteine vom Knochen
ablösen. Die Methode kann dabei innerhalb von einer bis drei Stunden bereits vergleichbare Ergeb-
nisse erzielen und ist damit die schnellste [91, 93]. Es erfolgt keine deutliche Geruchsbelästigung.
Negativ an dieser Technik wird jedoch gesehen, dass sie mit hohen gesundheitlichen Risiken für das
Personal verbunden ist und die Enzyme zunächst kostenaufwendig beschafft werden müssen. Sie
sind mit einem aufwendigeren Versuchsaufbau auf Grund der vorzunehmenden Sicherheitsvorkeh-
rungen verbunden [92] und es wurde bereits festgestellt, dass sich die mechanischen Eigenschaften
beim Einsatz von Enzymen ändern können, wie am Beispiel der Mikrohärte gezeigt wurde [89].

Die letzte hier genannte Mazerationstechnik ist die Mazeration mit Waschpulver. Der Knochen
wird in Wasser zwischen 40 und 60◦ gehalten und das Bad mit konventionellem Waschpulver ver-
setzt. Anschließend wird die Temperatur über mehrere Stunden konstant gehalten. Es werden
vergleichbare Ergebnisse zu der Mazerationstechnik mit Enzymen und mit Bleiche erzielt [92].
Diese sind darauf zurückzuführen, dass Waschmittel sowohl Enzyme wie Lipase und Proteasen zur
Schmutzbeseitigung, als auch einen geringen Anteil an Bleiche enthält [92]. Das Material ist überall
verfügbar und es zeigt sich, dass im Vergleich eine große Vielfalt von Waschmitteln gleiche Ergeb-
nisse lediglich nach unterschiedlicher Zeit liefern [92]. Es ist nicht stark gesundheitsgefährdend und
die Problematik einer Geruchsbelästigung wird durch zugesetzte Geruchsstoffe unterbunden [88].
Es ist bisher nicht nachgewiesen, dass die Nutzung von Waschpulvern zu einer Veränderung der
mechanischen Eigenschaften führt [91]. Die DNA wird nicht beeinflusst [91]. Der am häufigsten
genannte Nachteil von Waschpulver stellt jedoch die Tatsache dar, dass Unternehmen die genaue
Zusammensetzung des Waschpulvers auf Grund von Geschäftsgeheimnissen nicht veröffentlichen,
wodurch die Reproduzierbarkeit der Ergebnisse erschwert wird.

Soll zwischen den vorgestellten Verfahren ein passendes Verfahren zur Mazeration von Knochen für
einen Anwendungsfall ausgewählt werden, sind folgende Punkte zu bedenken [87]:

• der zeitliche Rahmen, der für die Mazeration eingeplant ist,

• der Zustand der Probe, bzw. die Konstanz der mechanischen Eigenschaften,

• die Möglichkeiten der Einrichtung in der die Mazeration durchgeführt werden soll,

• eine klare Formulierung des Ziels der Mazeration, z.B. die Reproduzierbarkeit bei wissen-
schaftlichen Veröffentlichungen.

Sind diese Informationen gesammelt, kann das passende Verfahren ausgewählt werden. Als Hilfe-
stellung fasst Tabelle 2.1 noch einmal die Mazerationstechniken zusammen und zeigt die Vor- und
Nachteile.
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Tabelle 2.1: Übersicht der vorgestellten Mazerationstechniken mit ihren Vor- und Nachteilen

Technik Vorteile Nachteile

Mazeration
durch
Kochen

+ kein Gesundheitsrisiko [88]
+ Dauer des Kochens mehrere Stunden
[88]

- schlechte Ergebnisse [88]
- weitere Bearbeitung notwendig [89]
- Kontrolle während gesamten Prozess
erforderlich [90]

Wasser-
mazeration

+ gute Ergebnisse [91]
+ keine Chemikalien [88]
+ kein Gesundheitsrisiko [89]
+ wenig Arbeitsintensiv

- Geruchsbelästigung [92]
- Dauer bis zu 8 Wochen [91]
- ggf. Zugabe von Bakterien notwendig
[91]

Aaskäfer + gute Ergebnisse besonders auch bei
kleinen Knochen [92]
+ Dauer im Stundenbereich und steu-
erbar über Anzahl der Käfer [92]
- Konstante mech. Eigenschaften nach
Maz. [92]

- Experte zur Versorgung der Käfer er-
forderlich [90]
- Käfer zerlegen Knochen, wenn dieser
nicht rechtzeitig entfernt wird [90]

Enzyme + schnell [91]
+ gute Ergebnisse [93]

- Gesundheitsrisiko [92]
- schwer zu beschaffen [92]
- geschultes Personal erforderlich [92]
- mögliche Änderung der mechanischen
Eigenschaften [89]

Waschpulver + gute Ergebnisse [92]
+ Arbeitsaufwand im Stundenbereich
[92]
+ überall zugänglich [92]
+ kein geschultes Personal erforderlich
[92]
+ keine Geruchsbelästigung [88]
+ bisher keine Änderung der mech. Ei-
genschaften bekannt [88]

- unbekannte Zusammensetzung des
Waschpulvers [91]



3. Material- und Kontaktparameter von
Knochenpartikeln

Dieses Kapitel umfasst die experimentelle Vervollständigung und Überprüfung der Material- und
Kontaktparameter für Knochenpartikel, die bisher der Literatur entnommen wurden (vgl. Kapi-
tel 2.5.3). Tabelle 3.1 liefert zu den noch unbekannten bzw. dem zu prüfenden Parameter einen
Überblick, welche Art von Versuch zur Ermittlung des Parameters umgesetzt werden soll.

Tabelle 3.1: Übersicht zu den bereits der Literatur entnommenen Material- und Kontaktparametern
für Knochenpartikel sowie die mit Hilfe von Materialcharakterisierungs- und Kalibrier-
versuchen zu ermittelnden Parameter

Entnommen aus/Bestimmt über
Literatur Materialcharakte-

risierungsversuch
Kalibrierversuch

K
no

ch
en

pa
rt
ik
el
-

pa
ra
m
et
er

ν [-] 0,3 - -
ρ [kg/m3] - X -
E [MPa] 600 - -
ev [-] 0,55 X -
µS (P-P) [-] 0,4 - -
µS (P-G) [-] 0,4 - -
µR (P-P) [-] - - X
µR (P-G) [-] - - X
d [µm] 150 bis 500 125 bis 500 -

Das Kapitel gliedert sich in sieben Abschnitte, wobei der erste Abschnitt mit dem Vorgehen zu den
statistischen Auswertungen verallgemeinert ohne direkten Bezug zu Ergebnissen vorweg gestellt
wird, da die darin beschriebenen Vorgehen für jede der darauf folgenden Versuchsdurchführungen
benötigt werden. Im zweiten Abschnitt wird die Methode zur Herstellung von Knochenpartikeln
und eine Methode zur Bestimmung der physikalisch definierten Dichte entwickelt. Die Partikel-
größenverteilungen werden vollautomatisch bestimmt. Anschließend folgt der Materialcharakteri-
sierungsversuch zur Prüfung des aus der Literatur abgeleiteten Restitutionskoeffizienten. Die Be-
stimmung des Ruhewinkels wird als Kalibrierungsversuch beschrieben, damit die Ergebnisse im
fünften Abschnitt für die indirekte Kalibrierung des Rollreibungskoeffizienten eingesetzt werden
können. Für die Materialcharakterisierungs- bzw. Kalibrierungsversuche erfolgt jeweils zuerst der
methodische Ablauf, dann werden die Ergebnisse vorgestellt und abschließend eine Diskussion der
zuvor gewonnenen Ergebnisse. Die Limitationen der Ergebnisse und der Bestimmung der Material-
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und Kontaktparameter werden im sechsten Abschnitt versuchsübergreifend vorgestellt. Das Kapitel
endet mit der Zusammenfassung aller Material- und Kontaktparameter, um diese später direkt in
Edem übernehmen zu können.

3.1 Statistische Auswertung

Die Auswertung der Daten aus den verschiedenen im Folgenden beschriebenen Versuche wurde mit
dem Programm IBM Spss Statistics Version 26 (IBM, Endicott, New York, Vereinigte Staaten)
durchgeführt. Dabei wurden die Proben zunächst auf Normalverteilung mit einem Signifikanzni-
veau des Fehlers erster Art von 0,05 über den Kolmogorov-Smirnov- und den Shapiro-Wilk-Test
untersucht und anschließend die Histogramme optisch mit den Ergebnissen der Tests verglichen.
Normalverteilte Daten wurden mit der einfaktoriellen ANOVA und dem Bonferroni-Post-Hoc-Test
untersucht und bei den nicht-normalverteilte Daten wurde der Gabriel-Post-Hoc-Test herangezogen.
Als Signifikanzniveau wurde 0,05 eingesetzt. Bei der Aufstellung von Regressionen wurde ebenfalls
ein Signifikanzniveau von 0,05 genutzt.

3.2 Erstellung einer Methode zur Herstellung von Knochenparti-
kelproben und Charakterisierung der Dichte sowie der Parti-
kelgrößenverteilung

Dieses Unterkapitel umfasst die Erstellung der Partikel sowie die Untersuchung dieser bezogen
auf ihre geometrischen Parameter Größe und Form. Es wird eine Methode zur Bestimmung der
physikalisch definierten Dichte erarbeitet.

3.2.1 Entwicklung der Methode zur Erstellung der Knochenpartikelproben und
Charakterisierung von geometrischen Parametern

Die Probekörper wurden aus dem distalen epiphysären bzw. metaphysären Bereich von drei Schwei-
nefemora entnommen (vgl. Abbildung 3.1 (a)). Dieser Bereich wurde gewählt, da hier ein hoher
Anteil von trabekulärem Knochen vorliegt und große Probekörper entnommen werden können. Das
Femur wurde dazu oberhalb der Kondylen transversal abgetrennt und anschließend die Kondylen
jeweils medial und lateral mit einer Handsäge plan gesägt. Abbildung 3.1 (b) zeigt den plangesägten
Femurabschnitt im oberen Teil des Bildes. Danach wurde mit einem Hohlbohrer von proximal nach
distal ein Zylinder mit einem Durchmesser von 25 mm und einer Höhe von 50 mm entnommen.
Jeweils aus den Kondylen von medial nach lateral und von lateral nach medial wurden zwei weitere
Proben mit dem Durchmesser 25 mm und einer Höhe von 15 mm gewonnen.
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Abbildung 3.1: Regionen für die Probenentnahme und Vorstellung der Probekörper

Anschließend wurden die neun Proben mit einer Präzisionssäge (IsoMetTM 1000, Buehler, ITW,
Lake Bluff IL, USA) plan gesägt. Vor der weiteren Bearbeitung der Proben wurden von jeder Probe
mit Hilfe von Mikrocomputertomographie (µCT) Scans (µCT 35, Scanco Medical, Brüttisellen,
Switzerland, 55 kVp, 145 µA, 400 ms Integrationszeit, isotropische Voxelgröße von 30 µm) die
morphologischen Parameter BV/TV, die trabekuläre Dicke und der trabekuläre Abstand (vgl.
Kapitel 2.1) in einem 200 x 200 Voxel großen Bereich über 116 Bildebenen bestimmt (BoneJ,
Plugin von ImageJ [95, 96], vgl. Kapitel A.2).

Um später einzelne Trabekel zerkleinern zu können, wurde der Knochen mazeriert. Aufgrund der
konstanten mechanischen Eigenschaften, des geringen Gesundheitsrisikos, der Zugänglichkeit und
der geringen Geruchsbelästigung wurde die Mazeration mit Waschpulver ausgewählt (vgl. Kapitel
2.6). Dazu wurden in einem Topf jeweils 4-5 Knochenproben mit einem Gesamtgewicht von jeweils
ca. 15 g Knochenmaterial mit 15 g Waschpulver „Sensitive Megaperls“ (Persil, Henkel-Konzern,
Düsseldorf, Deutschland) vermischt und drei Stunden bei einer konstanten Temperatur von ca.
40 ◦C, überprüft mit einem thermotron de luxe Thermometer (Diehl, Nürnberg, Deutschland),
unter gelegentlichem Rühren warmgehalten. Anschließend wurden die Proben aus dem Wasserbad
entnommen und zwei Tage bei Raumtemperatur getrocknet.

Das Probengewicht der mazerierten Probenkörper wurde mit einer Präzisionswaage (PRACTUM
513-1S, Sartorius, Göttingen, Deutschland) gemessen, um darüber die Dichte, definiert als Quotient
aus Masse (m) pro Volumen (VVoll) (vgl. Gleichung 3.1) der trabekulären Probekörper zu bestim-
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men. Da es optisch nicht möglich ist, das Volumen des trabekulären Probekörpers anzugeben, wurde
über den BV/TV auf das vorliegende Knochenvolumen geschlossen, indem das Volumen des Pro-
bekörpers der Knochenprobe durch ein Vollkörper-CAD-Modell mit Inventor 2020 (Autodesk,
San Rafael, CA) bestimmt wurde und anschließend eine Umrechnung erfolgte (vgl. Gleichung 3.1).

ρ = m

VVoll
= m

BV/TV · VVoll
(3.1)

Der trabekuläre Knochen wurde mit einer Formraspel mit fest konnektiertem Handgriff (DePuy
Orthopaedic, 2001) und einer Raspeltiefe von 0,5 mm zerkleinert (vgl. Abbildung 3.2), bis eine
Menge von 0,36 g Knochenpartikel gewonnen wurde.

Abbildung 3.2: Formraspel mit fest konnektiertem Handgriff (DePuy Orthopaedic, 2001) und einer
Raspeltiefe von 0,5 mm

Zuletzt wurde die Partikelgrößenverteilung der Proben mit dem Camsizer (CAMSIZER X-DRY,
Microtrac Retsch Technology, Haan, Deutschland) im Freifallschacht über optische Partikelgrößen-
messung ermittelt. Es wurden Momentaufnahmen aus dem Camsizer auf typische Partikelformen
untersucht, um ggf. später Oberflächenformen der Knochenpartikel ableiten zu können. Für den
Vergleich der Größenverteilungen der Partikelproben und die Auswertung dieser wurde der äquiva-
lente Durchmesser eines flächengleichen Kreises (xarea) für die Partikel herangezogen.

3.2.2 Ergebnisse der Knochenpartikelprobenerstellung und Auswertung der Grö-
ßenverteilungen der Partikelproben

Bei der Knochenpartikelprobenerstellung konnten mit der gewählten Technik zur Mazeration 78%
der Proben mazeriert und anschließend zerkleinert werden. Die daraus entstandenen sieben Pro-
ben konnten genauer durch verschiedene Tests auf ihre Form und Größe untersucht werden. Für
den trabekulären Knochen wurde eine durchschnittliche Dichte von 1799,01 ± 199,09 kg/m3 be-
rechnet (vgl. Tabelle A.3). Abbildung 3.3 zeigt eine Auswahl der aus den Knochenpartikelproben
stammenden 2D-Aufnahmen zur Bestimmung der der Partikelform.

In Abbildung 3.3 ist zu sehen, dass die Form der Knochenpartikel variiert. Durch den Zerkleine-
rungsprozess mit der Formraspel entstehen Späne, die in der linken Spalte der 2D-Ansichten optisch
rund angenähert werden können, während in der zweiten Spalte von links lange schmale Späne ab-
gebildet sind. In den beiden rechten Spalten finden sich unterschiedliche Formen, die sich durch eine
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Abbildung 3.3: Momentaufnahmen der Knochenpartikel aus dem Camsizer, die zur Bestimmung
ihres äquivalenten Durchmessers aufgenommen werden

optisch rau erscheinende Oberfläche auszeichnen. Da sich so keine einheitliche Partikelform identi-
fizieren ließ, wurde zunächst die Näherung der Knochenpartikel als Kugel als Standard-Äquivalent
für Partikel eingesetzt.

Tabelle 3.2 gibt, basierend auf dem äquivalenten Durchmesser eines flächengleichen Kreises, den
Median (D50), die Spanne der Partikelverteilung (vgl. Gleichung 2.5) sowie die Materialwerte zur
Bestimmung der Spanne und die benötigte Zeit für die Messung an (vgl. Kapitel 2.5.2).

Tabelle 3.2: Partikelgrößenverteilungen der Knochenpartikelproben

Probe D10 [µm] D50 [µm] D90[µm] Spanne Messzeit

mazeriert1 124,8 253,4 475,6 1,384 3 min 48 s
mazeriert2 222,1 526,4 832,1 1,159 5 min 9s
mazeriert3 156,1 314,7 564,6 1,298 4 min 47s
mazeriert4 108,1 228,2 459,9 1,542 4 min 40 s
mazeriert5 238,6 400,0 760,1 1,304 4 min 59 s
mazeriert6 134,1 327,2 670,5 1,639 5 min 15 s

agglomeriert 262,3 684,3 1448,8 1,734 3 min 36 s

Die untersuchten Knochenpartikelkollektive weisen einen minimalen Durchmesser als D10-Wert von
108,1 µm in Probe „mazeriert4“-Probe und einen maximalen Durchmesser als D90-Wert von 1448,8
µm in Probe „agglomeriert“-Probe auf. Die Spanne der Größenverteilungen der Knochenpartikel
variiert zwischen 1,159 und 1,734. Statistisch ergibt sich aus dem Mediantest für unabhängige
Stichproben (p=0,321) und dem Kruskal-Wallis-Test (p= 0,423), dass die Verteilungen der Mediane
aller Proben (Q350-Wert) gleich sind und damit die Probenverteilungen als gleich angesehen werden
können.
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Abbildung 3.4: Boxplots zur Identifikation von Ausreißern bei den Größenverteilungen der Kno-
chenpartikelproben

Innerhalb der Boxplots wird deutlich, dass die D10-Werte eine geringe Streuung aufweisen. Die
Streuung steigt für die D50-Werte an und bei den D90-Werten wird der Wert der „agglomeriert“-
Probe als Ausreißer angegeben. Er hat einen höheren Abstand als den 1,5-fachen Interquartilsab-
stand vom oberen Quartil der „mazeriert1 bis 6“-Proben.

101 102 103 1040

20

40

60

80

100

Äquivalenter Durchmesser [µm]

Su
m
m
en
ve
rt
ei
lu
ng

Q
3
[%

]

mazeriert1
mazeriert2
mazeriert3
mazeriert4
mazeriert5
mazeriert6
agglomeriert

Abbildung 3.5: Summenverteilungskurven der Partikelkollektive logarithmisch dargestellt
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Es ist in Abbildung 3.5 innerhalb der Summenverteilungskurven der Knochenpartikelproben zu
sehen, dass die Knochenpartikelproben ähnliche Steigungen in den Summenverteilungskurven auf-
weisen, wobei auch in der Abbildung 3.5 der Verlauf der „agglomeriert“-Probe durch seinen diskret
ansteigenden Verlauf im Bereich des D90-Wertes von den anderen Proben abzuweichen scheint.

Für weitere Auswertungen und das Aufsetzen der Simulationen wird die Probe „mazeriert1“genutzt
und folgend als „Vergleichsprobe“ bezeichnet. Sie weist eine durchschnittliche Spanne im Vergleich
gegenüber den anderen Proben auf. Auch ihre Dichte von 1655 kg/m3 wird für die Auswertung
angesetzt.

3.2.3 Diskussion der Knochenpartikelprobenerstellung sowie der Dichte- und
Partikelgrößenbestimmung

In diesem Kapitel werden zunächst die Probenerstellung der Knochenpartikelproben mit der Ma-
zeration über Waschpulver und anschließend die Ergebnisse der Dichtebestimmung sowie der Be-
stimmung der Größenverteilungen diskutiert.

Mit der entwickelten Methode zur Erstellung der Knochenpartikel war es in 77,8% der Fälle
möglich, eine Probe zu generieren, mit der die Knochenpartikel für die Versuche zur Bestimmung
der unbekannten Material- und Kontaktparameter der Knochenpartikel genutzt werden konnten.
Bei den zwei unbenannten von den Versuchen ausgeschlossenen Proben war die Zerkleinerung kaum
möglich. Zu beobachten war eine Verschmierung der Formraspel statt einer Zerkleinerung der Kno-
chenprobe zu Partikeln, die auf einen hohen Fettanteil zwischen den Trabekeln zurückgeführt wur-
de. Der hohe Fettanteil ist wiederum ein Indikator, dass die Mazeration nicht alle Knochenproben
vollständig von Fett befreien konnte. Auch war innerhalb der Knochenpartikelproben eine Bildung
von großen Agglomeraten zu beobachten, die optisch von der Zusammensetzung der anderen Par-
tikelproben bestehend aus diskreten Partikeln abwichen. Die Mazeration über Waschpulver ist zu
hinterfragen und Alternativen sind zu untersuchen (vgl. Kapitel 2.6).

Die Mazerationstechnik in einem Wasserbad mit Waschmittel wurde primär aufgrund der gesund-
heitlichen Unbedenklichkeit der verwendeten Materialien und der bisher nicht anzuzweifelnden
Konstanz der physikalischen Eigenschaften eingesetzt (vgl. Kapitel 2.6). Da die Ergebnisse aber
weiter verbessert werden könnten, sollte der Einsatz von Enzymen zur Mazeration in Betracht
gezogen werden. Obwohl hier die Veränderung der Härte von Knochen als potenzielle Gefahr be-
richtet wurde [89], bietet sie reproduzierbare Ergebnisse, die so lange angepasst werden können, bis
die erwünschte Ausbeute konstant erreicht wird. Es wird empfohlen, als Lipase CAS# 9001-62-1
(Triacylglycerol) und als Protease CAS# 9014-01-1 (Sublisin A) einzusetzen (vgl. Kapitel 2.6).
Mit diesen Enzymen wurden bereits in Form von kommerziell erhältlichen Gemischen Ergebnisse
erzielt, die mit denen der Mazeration über Waschpulver vergleichbar sind [89]. Von dem Einsatz
der anderen in Kapitel 2.6 vorgestellten Mazerationstechniken wird abgeraten, da der Zeitrahmen
beispielsweise bei der Mazeration durch Kochen oberhalb von dem liegt, der potenziell in einem
klinischen Umfeld bei autologer Behandlung mit Knochenpartikeln eingesetzt werden könnte, oder
im Zusammenhang mit den Aasinsekten Experten anwesend sein müssten [90].
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Die bestimmten Dichten lagen mindestens um mehr als 30 % unter den in der Literatur angege-
benen Angaben (vgl. Kapitel 2.5.3). Dies kann darauf zurückgeführt werden, dass die Literaturan-
gaben das im Vergleich zum Material der Trabekel schwerere Knochenmark mit einbezogen haben,
ohne dies explizit zu erwähnen. Die Streuung der selbst bestimmten Dichten wird auf die Streuung
von biologischem Material und der Diskrepanz zwischen Knochen vom Schwein im Versuch und
humanem Knochen in der Literatur zurückgeführt [68].

Die im Camsizer gemessenen Größenverteilungen der Knochenpartikelproben wiesen einen
Mittelwert des Durchmessers von 390,6 µm auf. Damit liegen sie im Bereich von 300 µ bis 500 µ
von gut einwachsenden Knochenpartikeln [85, 86] und sollten in Zukunft für die Verdichtung von
Knochen eingesetzt werden können. Während der Untersuchung fielen jedoch die folgenden Aspekte
auf:

Bei der Förderung der Proben in den Camsizer agglomerierte eine Probe bereits auf dem Förder-
band. Sie wurde Probe „agglomeriert“genannt und wies einen deutlich größeren Durchmesser auf
als die weiteren Proben. Auch ihre Spanne S war größer, womit eine größere Durchmesserstreuung
verbunden ist. Die Steigung des Graphen in Abbildung 3.5 wich von den „mazeriert1 bis -6“ab, da
sie besonders oberhalb eines äquivalenten Durchmessers von 103µm diskrete Sprünge aufwiest. Der
Unterschied dieser Probe kann auf die weniger mazerierten Knochenpartikel zurückgeführt werden.
Das verbliebene Fett verklebte die Partikel und sorgte für die Bildung von Agglomeraten. Da es
sich dabei nicht um ein gewünschtes Verhalten handelte, wurden die aus der Probe bestimmten
Partikeldurchmesser von der Auswertung ausgeschlossen.

(a) mazerierte Probe (b) agglomerierte Probe

Abbildung 3.6: Verhaltensabweichung nach einem Aufprall zwischen einem azerierten und agglo-
merierten Knochenpartikel

Abbildung 3.6 dient zur Verdeutlichung des Unterschieds einer mazerierten Probe mit einer weniger
mazerierten Probe (vgl. Abbildung 3.6 (a)), bei der es zur Agglomeration kam (vgl. Abbildung 3.6
(b)). Bei einem Aufprall dispergierte der agglomerierte Partikel in Abbildung 3.6 (b).

Zwischen den „mazeriert1 bis -6“-Proben fällt auf, dass sie ähnliche Spannen S besitzen. Die Span-
nen sind nicht als klein und homogen zu bezeichnen, da Smin > 1 ist. Ihnen werden trotz ihrer
Heterogenität basierend auf den Untersuchungen von Hofmann homogene Eigenschaften zugewie-
sen, da die Spannen unter 3 liegen (vgl. [6]).
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Die „mazeriert1“-Probe wird als Vergleichsprobe eingesetzt, da sich ihre D10-Werte und D90-
Werte der „mazeriert4“-Probe deutlich annähern und sie eine verhältnismäßig schmale Spanne von
S=1,384 aufweist und gleichzeitig im unteren Bereich von den absoluten Partikelgrößen verglichen
mit den anderen Knochenpartikelproben liegt (vgl. Kapitel 3.2.2).

Eine Auswirkung der Fördergeschwindigkeit auf die Partikelgrößenverteilung wurde ebenfalls un-
tersucht, um ggf. einen Einfluss mit einbeziehen zu können. Dazu wurde die „mazeriert2“-Probe
wiederholt und mit unterschiedlichen Fördergeschwindigkeiten gemessen. In Abbildung A.4 des An-
hangs zeigte sich, dass die Spannen S größer wurden, wenn eine Messung wiederholt wird. Kleinere
D10-Werte und Mediane wurden bei den langsameren Messungen aufgezeichnet (vgl. Abbildung
Abbildung A.4). Für den D90-Wert näherten sich die Werte wieder an. Diese Beobachtungen lassen
sich darauf zurückführen, dass bei der schnell geförderten Probe mehr kleine Partikel und damit
auch mehr Partikel insgesamt in der Probe enthalten waren, da dieser Versuch zu Beginn ausge-
führt wurde. Bei der Wiederholung ist es möglich, dass das Partikelkollektiv durch Verluste bei der
Versuchsdurchführung verändert wird. Daher scheint es gerechtfertigt, die Ergebnisse des ersten
Messdurchlaufs für Auswertungen zu nutzen, da hier noch kein Partikelverlust zu beobachten ist.

3.3 Bestimmung des Restitutionskoeffizienten

Auf Basis fehlender direkter Angaben zum Restitutionskoeffizient sowohl für Knochenpartikel als
auch für Knochenvollmaterial, wurde aus der Literatur aus Angaben für Knorpel ein Restitutions-
koeffizient abgeleitet (vgl. Kapitel 3.7). Er wird innerhalb dieses Kapitels durch die experimentelle
Bestimmung des Restitutionskoeffizienten überprüft.

3.3.1 Material und Methoden zum Restitutionskoeffizienten

Zur Bestimmung des Restitutionskoeffizienten wurde der bereits bestehende Versuchsaufbau des
Instituts für Partikeltechnologie und Feststoffverfahrenstechnik genutzt. Seine Entwicklung wird in
der Arbeit von Sutkar et al. genauer beschrieben [97].

In dem Versuchsaufbau wird das Aufkommen und der Rückstoß eines Partikels aus dem freien Fall
auf eine Glasscheibe mit Kameras dokumentiert. Über die Höhe des Partikels vor und während
des Rückstoßes konnte anschließend die Geschwindigkeit der Knochenpartikel bestimmt werden.
Die Auswertung erfolgte dabei optisch ohne eine Software. Es wurden 14 Knochenpartikel aus der
Vergleichsprobe mit dem Versuchsaufbau untersucht, wobei größere Partikel ausgewählt werden
mussten, um das Einsaugen der Partikel in eine Vakuumpumpe, mit der die Partikel oberhalb der
Glasplatte positioniert wurden, zu verhindern.

Da in 11 der 14 Proben die dominierende Bewegung eine im Rückstoß auftretende Rotation war, bei
der die tangentiale Bewegung unter einem Winkel von 15◦ zum Lot lag, wurde auf die Auswertung
nach Ansatz 1 über die Aufteilung in tangentialen und normalen Restitutionskoeffizient, vorgestellt
in Kapitel 2.5.2, verzichtet. Es wurde der Restitutionskoeffizient nach Ansatz 2 nur über die normale
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Geschwindigkeit sowie nach Ansatz 3 über die Energie bestimmt (vgl. Kapitel 2.5.2). Die drei
Proben mit deutlich tangentialer Bewegung wurden für die weitere Auswertung ausgeschlossen.

Für die Bestimmung des Restitutionskoeffizienten über Ansatz 2 wurde für die 11 untersuchten
Proben unter den Rückstoßbildern eine Aufnahme ausgewählt, bei der der Partikel eine möglichst
große normale Strecke zurückgelegt hat, um die Unsicherheiten bei der manuellen Auswahl der
passenden Bildrate zu senken. Die Bildrate wurde notiert (Zeitpunkt tr) und die Höhe am untersten
Partikelpunkt zu diesem Zeitpunkt markiert. Die Bildrate des Aufpralls wurde notiert (Zeitpunkt
ta) und so lange weiter zurückgespult, bis im initialen Herabfallen genau die markierte Höhe erreicht
wurde. Auch diese Bildrate wurde notiert (Zeitpunkt ti). Gleichung 2.7 wurde angepasst, indem
aus den Geschwindigkeiten die konstante Strecke gekürzt wurde und statt der benötigten Zeiten die
Differenzen der Bildraten eingesetzt wurden. Die Umrechnung in Sekunden war nicht notwendig,
da der Umrechnungsfaktor heraus gekürzt werden könnte, sodass sich Gleichung 3.2 ergibt.

ev = (ta − ti)/(tr − ta) (3.2)

Aufgrund von visuell sichtbaren Rotationen wurde Ansatz 3 zur Berechnung des Restitutionskoeffi-
zienten über die Energie ebenfalls zur Auswertung genutzt. Zunächst wurden Näherungen bezogen
auf die Partikelform umgesetzt, da die genauen Partikelgeometrien nicht bekannt waren. Die Parti-
kelformen variierten innerhalb des Versuchs, da sie die natürlichen Geometrien von Trabekelspäne
aufwiesen. Es wurde eine Annäherung als Sphären gewählt. Aus den Bildern wurden die einzelnen
Parameter optisch zur Berechnung der Ersatzkörper bestimmt. Die Masse wurde aus dem Produkt
aus Dichte und Volumen berechnet, wobei der Dichtewert von 1655 kg/m3 der Vergleichsprobe
angesetzt wurde (vgl. Kapitel 3.2.2). Das Volumen wurde aus den Daten der angenäherten Sphären
abgeleitet. Die Rotationsgeschwindigkeit wurde errechnet, indem die Rotationen auf den Bildern
bis zur ausgewählten Höhe gezählt und anschließend auf die dafür benötigten Bilder umgerechnet
wurden. Für die Geschwindigkeiten wurden die Bildratendifferenzen erst in Sekundenangaben und
anschließend in Kombination mit den Strecken auf den Bildern in die Geschwindigkeiten umgerech-
net.

Zunächst wurde die Gleichung 2.8 angepasst, da, sobald Gleichung 2.9 eingesetzt ist, zunächst
der Faktor 0,5 gekürzt werden konnte. Weiterhin wurde den Bildern entnommen, dass vor dem
Aufprall keine Rotation beobachtet werden konnte. Dementsprechend wurde der Rotationsterm
vor dem Aufprall auf null gesetzt und Gleichung 2.8 vereinfachte sich zu Gleichung 3.3.

eE = 0, 5Iω2
r + 0, 5mv2

r

0, 5mv2
i

(3.3)

Statistisch ausgewertet wurden die Parameter Geschwindigkeit vor dem Aufprall (Initialgeschwin-
digkeit), Geschwindigkeit des Rückstoßes (Rückstoßgeschwindigkeit), Winkelgeschwindigkeit nach
dem Stoß sowie die Restitutionskoeffizienten abhängig von der normalen Geschwindigkeit und der
Energie. Da der Restitutionskoeffizient mit dem Energieansatz im Gegensatz zu den anderen Para-
metern nicht normalverteilt war, wurde die nicht parametrische Korrelation nach Spearman genutzt,
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um Zusammenhänge aufzudecken. Es wurden Regressionsgraden aufgestellt und über einen Boxplot
Ausreißer identifiziert. Es erfolgte ein Vergleich mit dem angesetzten Literaturwert.

3.3.2 Ergebnisse zum Restitutionskoeffizient

Die Knochenpartikel zeigten im Rückstoß optisch eine deutliche Verlangsamung der Geschwindigkeit
und es kam zu einer Rotation der Partikel. 63% wiesen eine Winkelgeschwindigkeit von mehr als
600 1/s auf. Weiterhin konnte bei vier Proben eine Tangentialbewegung beobachtet werden, die
mehr als 15◦ von der Normalen der Rückstoßebene abwich. Diese Proben wurden, wie bereits in
Kapitel 3.3.1 beschrieben, von der Auswertung ausgeschlossen.

Abbildung 3.9 zeigt den Geschwindigkeitsverlauf mit Winkelgeschwindigkeit eines beispielhaft aus-
gewählten Partikels. Es wird deutlich, dass die Geschwindigkeit während der Abwärtsbewegung bis
zur Berührung des Bodens zunimmt. Der Vektor der Geschwindigkeit ändert nach dem Rückstoß
das Vorzeichen. Es wird im Vergleich zur Initialgeschwindigkeit nur eine geringere Geschwindigkeit
nach dem Rückstoß erreicht, die weiterhin bei steigender Höhe abnimmt. Es ist zu erkennen, dass
ab dem Rückstoß eine Rotation in Form einer Winkelgeschwindigkeit einsetzt, die zunächst ansteigt
und anschließend um 600 Hz zu schwingen scheint.
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Abbildung 3.7: Restitutionskoeffizienten e aufgetragen über die initiale Geschwindigkeit Vinitial der
Partikel

Das Diagramm in Abbildung 3.7 zeigt sowohl die Werte für die Restitutionskoeffizienten, basie-
rend auf den Geschwindigkeiten vor und nach dem Aufprall, als auch die Restitutionskoeffizienten,
basierend auf dem Energieansatz für die 11 untersuchten Partikel (vgl. Kapitel 3.3.1). Mit dem
Geschwindigkeitsansatz wird im Schnitt ein 13% höherer Restitutionskoeffizient als über den Ener-
gieansatz erreicht.
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Bezogen auf Korrelationen ergibt sich, dass eine steigende Rückstoßgeschwindigkeit signifikant mit
einem steigenden Restitutionskoeffizienten der Geschwindigkeit zusammen hängt (p = 0,934). Bei
einer höheren Initialgeschwindigkeit ist ein leichter nicht signifikanter Anstieg der Rückstoßge-
schwindigkeit zu beobachten (p=0,483). Steigt die die Initialgeschwindigkeit, sinkt die Winkelge-
schwindigkeit nach dem Stoß, wobei dieser Zusammenhang nicht signifikant ist (p=0,260). Gleiches
gilt für den Restitutionskoeffizienten bestimmt über die Energie (p=0,433). Zwischen einer steigen-
den Winkelgeschwindigkeit nach dem Rückstoß und dem Restitutionskoeffizient, bestimmt über die
Energie, kann kein signifikanter Zusammenhang nachgewiesen werden (p = 0,555).

ev eE
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0.4

0.6

e
[–
]

0,741

Abbildung 3.8: Restitutionskoeffizienten aufgetragen in Boxplots

Das Diagramm in Abbildung 3.8 zeigt die Boxplots beider Restitutionskoeffizienten. Mit einem
Median von 0,3 liegt der Restitutionskoeffizient bei der Geschwindigkeitsauswertung über dem
Wert von 0,201 für die Energieauswertung. Im Boxplot der Energieauswertung wurde ein Ausreißer
markiert.

3.3.3 Diskussion zum Restitutionskoeffizient

Der Restitutionskoeffizient gibt an, wie hoch der Energieverlust bei einem Aufprall ist. In der
Literatur gibt es für Knochenpartikel keine Angaben dazu, sodass der Wert für die Simulationen
aus Angaben zu vollständig zusammenhängenden Knorpelproben abgeleitet wurde (vgl. Kapitel
2.5.3). Der Restitutionskoeffizient für Knorpel liegt bei 0,45 [80] und der für Knochen wurde auf
0,55 gesetzt.

Motiviert wird dieses Vorgehen dadurch, dass Knorpel mit einem E-Modul von 0,6 bis 0,7 MPa
[98] unter dem E-Modul für Knochen mit 12,8 GPa [75] liegt. Weniger Energie kann demnach in
elastische Verformung umgewandelt werden, sodass der Restitutionskoeffizient von Knochen über
dem von Knorpel liegen sollte.

Es ergibt sich dennoch eine Differenz von bis zu 0,25 zwischen der aus der Literatur abgeleiteten
Angabe von 0,55 und den im Versuch bestimmten Restitutionskoeffizienten von ca. 0,3 (vgl. Kapitel
3.3.2). Sie lässt sich auf die Partikelformen und -größen zurückführen.
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Abbildung 3.9: Geschwindigkeit in normaler Richtung sowie Winkelgeschwindigkeitsverlauf inner-
halb der Versuchsdurchführung zum Restitutionskoeffizienten eE mit Momentauf-
nahmen eines Beispielpartikels



3 Material- und Kontaktparameter von Knochenpartikeln 41

In der Literatur wurden deutlich größere Knorpelbereiche getestet [80], wobei die Partikelgeome-
trien in der vorliegenden Arbeit von der Vakuumpumpe vorgegeben wurden und nicht die gleichen
Bereiche getestet werden konnten. Es wurde bisher in der Literatur kein Zusammenhang nachge-
wiesen, der die Übertragung der Materialparameter in andere Skalenbereiche zulässt [37]. Weiterhin
weichen die realen Partikelformen deutlich von den eher runden Formen, die in anderen Versuchen
genutzt werden, ab. Sutkar et al. konnten schon einen Einfluss von einer Rauigkeit von 5 µm
detektieren [97]. Optisch sichtbar wurde der Einfluss der Form in Abbildung 3.9, da durch die un-
regelmäßige Form das Rotationszentrum des abgebildeten Partikel nicht im Mittelpunkt lag und die
Drehung bei der Berechnung zu schwingen scheint. Die Schwingung könnte darauf zurückgeführt
werden, dass die Rotationsachse nicht in der Darstellungsebene liegt und die Ergebnisse insge-
samt streuen. Bei dem in Abbildung 3.9 dargestellten Geschwindigkeiten wird deutlich, dass die
Geschwindigkeit nach dem Rückstoß abnimmt, da ein Teil der Energie in die Rotation umgewan-
delt wird und ein anderer Teil in die Aufprallfläche dissipiert. Es kann jedoch nicht nachgewiesen
werden, dass eine höhere Initialbewegung zu einer höheren Winkelgeschwindigkeit führt, da dieser
Zusammenhang nicht als signifikant markiert wird (vgl. Kapitel 3.3.2).

Die Streuung der Restitutionskoeffizienten nach dem Energieansatz kann neben der problemati-
schen Position der Rotationsachse auch auf die Berechnung zurückgeführt werden. Zur Steigerung
der Reproduzierbarkeit wurden die Partikel für die Bestimmung des Flächenträgheitsmoments und
der Masse durch Sphären angenähert, wobei die Formen optisch auch von den Sphären variierten.
Bei beiden Ansätzen zur Bestimmung des Restitutionskoeffizienten besitzt die Bildanzahl vor dem
Rückstoß einen großen Einfluss, da die Geschwindigkeiten hier deutlich über denen während des
Rückstoßes liegen und zum Teil durch die Erhöhung um ein Bild bereits eine Veränderung der
Geschwindigkeit um 5 % erreicht werden kann. Die Erhöhung der Geschwindigkeit kann in Glei-
chungen 3.2 und 3.3 zu einer Verringerung des Restitutionskoeffizienten führen, da sie als Divisor
in der Berechnung eingesetzt wird. Auch kann durch die optische Auswertung der Rotationen zu
einer Ermittlung eines abweichenden Wertes kommen.

Die ermittelten Restitutionskoeffizienten (SD von ev=0,192 und SD von eE=0,120) streuen um
mehr als 1/3 der Mittelwerte, sodass kaum eine Aussage zum einzusetzenden Koeffizienten gemacht
werden kann, obwohl die angegebene Mindestanzahl an Versuchen durchgeführt wurde [65].

Am Versuchsaufbau selbst ist die Fläche, auf die der Partikel auftrifft, ein Faktor, der das Verhalten
beeinflusst haben könnte. In der Arbeit von Sondergaard et al. wird beispielsweise gezeigt, dass
der Restitutionskoeffizient für dünne Plattendurchmesser und große Partikel zunimmt, während
kleine Partikel auf dicken Platten eher kleinere Restitutionskoeffizienten aufweisen [99]. Es kann
davon ausgegangen werden, dass ebenfalls eine Materialabhängigkeit besteht, da auch das Material
der Aufprallfläche unterschiedliches Dämpfverhalten aufweisen kann.

Da es nicht möglich war, einen konstanten Restitutionskoeffizienten zu ermitteln, wird an dem aus
der Literatur abgeleiteten Wert von 0,55 für die folgenden Simulationen festgehalten.
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3.4 Kalibrierungsversuch - Reale Bestimmung des Ruhewinkels

Dieses Unterkapitel dient dazu, für die Kalibrierung des Rollreibungskoeffizienten den Kalibrie-
rungsversuch mit den Knochenpartikelproben real durchzuführen, um diese Ergebnisse später mit
den Ergebnissen der Simulation vergleichen zu können.

3.4.1 Versuchsaufbau und -durchführung des Ruhewinkelversuchs

Der Ruhewinkel wurde auf einer planen Fläche aus transparentem Millimeterpapier aufgeschüttet,
indem jeweils eine der sieben Knochenpartikelproben über einen Trichter in ein Röhrchen mit einem
Durchmesser von 5,8 mm gefüllt und das Röhrchen anschließend mit einer gleichmäßigen Hand-
bewegung senkrecht von der Fläche entfernt wurde. Die Knochenpartikelprobe bewegte sich dabei
aus dem Zylinder und blieb als Kegel zurück (vgl. Abbildung 3.10). Es wurden Aufnahmen von der
Höhe des Kegels erstellt und über die Schenkel des Kegels der Ruhewinkel der Knochenpartikel-
probe anhand von Bildern ausgemessen. Pro Knochenpartikelprobe erfolgten fünf Durchläufe der
Erstellung des Kegels. Zur Reduzierung der Subjektivität beim Einzeichnen der Winkel zeichneten
drei Personen unabhängig voneinander die Winkel ein.

Ruhewinkel

Abbildung 3.10: Eingezeichneter Ruhewinkel der Vergleichsprobe

Für den Ruhewinkel wurde untersucht, ob die Knochen- bzw. Partikelparameter aus Tabelle 3.3
einen Einfluss auf den Ruhewinkel ausüben. Aus den Daten der Knochenproben wurde der BV/TV-
Wert der Knochenstruktur, die trabekuläre Dicke und den trabekuläre Abstand entnommen. Die
errechnete Dichte wurde ergänzt. Vom Camsizer und damit der Partikelgröße flossen die Ergebnisse
für die Größenverteilung von D90, D50 und D10 ein. Der Ruhewinkel selbst wurde als Mittelwert
der gemessenen Winkel angegeben.

Tabelle 3.3: Mögliche zu untersuchende Einflussfaktoren auf den Ruhewinkel

Ruhewinkel Knochenproben Größenverteilung

Mittelwert BV/TV
trab. Spac.
trab. Thick.
Dichte

D90
D50
D10
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3.4.2 Ergebnisse des Ruhewinkelversuchs

Bei der Durchführung des Ruhewinkelversuchs wurde beobachtet, dass mazerierte Proben mit kaum
sichtbaren Agglomeraten sich leichter aus dem Röhrchen bewegten, als es bei stärker agglomerier-
ten Proben der Fall war. Diese bildeten weitere Agglomerate innerhalb des Röhrchens und eine
Brückenbildung konnte beobachtet werden, sodass eine manuelle Kraft auf das Röhrchen aufge-
bracht werden musste, um die Partikel zu lösen.

Während für die einzelnen Faktoren Ruhewinkel, BV/TV, D90, D50, D10, Dichte und trabekuläre
Dicke eine Normalverteilung nachgewiesen wurde, war dies bei dem trabekulären Abstand nicht
der Fall, sodass die Korrelation nach Spearman als nichtparametrische Korrelation genutzt wurde.

Bei den Parametern der Größenverteilung bestand ein positiver signifikanter Zusammenhang, sodass
bei einem steigenden D90-Wert der D50- (p<0,001) sowie D10-Wert (p=0,003) ebenfalls signifikant
stiegen. Der BV/TV-Wert stieg signifikant mit einer steigenden trabekulären Dicke (p=0,007). Er
stieg jedoch nicht signifikant mit einem steigenden trabekulären Abstand (p=0,052). Der Mittelwert
des Ruhewinkels (33◦± 1,94◦) stieg wiederum signifikant mit einer erhöhten Dichte (p=0,003).
Abhängigkeiten des Ruhewinkels mit den Parametern der Größenverteilung waren erhöht, jedoch
nicht signifikant. Die weiteren Verbindungen werden in Tabelle A.4 im Anhang gezeigt.

Die Regression zwischen dem D90-Wert und dem Mittelwert des Ruhewinkels waren nicht signifi-
kant (p=0,223, R2=0,134) und auch die Regression zwischen dem D50-Wert und dem Mittelwert
wurde als nicht signifikanter Zusammenhang (p=0,063, R2=0,436) angegeben. Für den trabeku-
lären Abstand und den Mittelwert des Ruhewinkels wurde ebenfalls keine signifikante Regression
aufgestellt (p=0,408, R2=0,032). Hierbei wurde aber im Vergleich zu den anderen Regressionen
ein negativer Regressionskoeffizient von -9,603 berechnet, sodass bei einem fallenden trabekulären
Abstand ein höherer Ruhewinkel entstehen könnte. Für die Dichte und den Mittelwert wurde keine
signifikante Regression aufgestellt (p=0,119, R2=0,297).

3.4.3 Diskussion des Ruhewinkelversuchs

Mit dem Ruhewinkelversuch werden sowohl die Abhängigkeiten des Ruhewinkels, als auch die Ab-
hängigkeiten zwischen den Parametern der Knochenproben sowie der Größenverteilung der Kno-
chenpartikelproben untersucht (vgl. Tabelle 3.3). Es zeigt sich, dass innerhalb der Partikelproben-
durchmesser Korrelationen zwischen den unterschiedlichen Größenangaben bestehen (vgl. Kapitel
3.2.3). Liegt bei einer ersten Probe der D10-Wert bereits über dem D10-Wert einer zweiten Probe,
kann davon ausgegangen werden, dass auch der D50- und D90-Wert der ersten Probe über denen
der zweiten Probe liegen werden. Diese können zwar nicht auf die Knochenparameter zurückgeführt
werden, jedoch könnte hier ein Zusammenhang zum subjektiven Kraftaufwand bei der Zerkleine-
rung der Proben einen bisher unerforschten Einfluss ausüben. Abhängigkeiten des BV/TV vom
trabekulären Abstand können auf den Berechnungsalgorithmus von BoneJ zurückgeführt werden
[95], da dieser den BV/TV aus dem trabekulären Abstand und der trabekulären Dicke berechnet.

Für die Größenangaben wurde kein signifikanter Zusammenhang zum Ruhewinkel festgestellt, ob-
wohl in der Literatur angegeben wird, dass größere Ruhewinkel von Partikeln mit kleineren Durch-
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messern erzeugt werden [61]. Für die Knochenpartikel in dieser Pilotstudie könnten drei Faktoren
zu dieser Abweichung führen.

Zu Beginn muss mit einbezogen werden, dass ab einem Durchmesser von 50 µm die Partikelform
einen Einfluss auf viele der Material- und Kontaktparameter ausüben kann [60]. Die Durchmesser
der Knochenpartikelproben überschreiten diesen angegebenen Wert, sodass dies eine Beeinflussung
der Ruhewinkels bedeuten könnte.

Weiterhin ist zu nennen, dass bei Spannen S für die Knochenpartikelproben von bis zu 1,734 davon
ausgegangen werden kann, dass die einzelnen Proben bezogen auf ihre Durchmesser durchmischt
sind. Demnach wird nicht das Verhalten einer bestimmten Größe geprüft, sondern das Verhalten
des Kollektivs, bei dem der höhere Ruhewinkel kleinerer Knochenpartikel von größeren Knochen-
partikeln ausgeglichen werden könnte.

In diesem Zusammenhang könnte es auch möglich sein, dass die Partikelgrößen insgesamt in einem
ähnlichen Bereich lagen. Der Ruhewinkel selbst wies eine Standardabweichung von 1,94◦ auf, so-
dass die Möglichkeit bestünde, dass Unterschiede durch die große Streuung der Ergebnisse nicht
nachgewiesen wurden. In diesem Zusammenhang ist zu nennen, dass zwei der fünf Versuchsdurch-
führungen um drei Monate versetzt durchgeführt wurden. Es wurde beobachtet, dass zum späteren
Zeitpunkt die Proben weniger agglomerierten und es so wirkte, als würden sie stärker mazeriert
oder getrocknet sein. Die Größe wurde nicht erneut über den Camsizer bestimmt, jedoch ist davon
auszugehen, dass die Partikelproben insgesamt kleiner waren. Gleichzeitig konnte ein Anstieg der
Ruhewinkel beobachtet werden, der im T-Test einen signifikanten Unterschied beider Ruhewin-
kel ergab (p=0,030). Demnach ist davon auszugehen, dass auch bei fallenden Partikelgrößen für
Knochenpartikel von steigenden Ruhewinkeln ausgegangen werden kann. Für die Bestimmung des
Rollreibungskoeffizinet wird der zunächst ermittelte Mittelwert von 31,4◦± 3,48◦ als Anhaltspunkt
gewählt, da dieser auf den bestimmten Partikelgrößen aus dem Camsizer basiert (vgl. Kapitel 3.2).

Es wird, auch aufgrund der später daran orientierten inversen Kalibrierung, empfohlen, den Ruhe-
winkel für weitere Versuche erneut zu bestimmen [61].

3.5 Bestimmung des Rollreibungskoeffizienten über die indirekten
Kalibrierung

In diesem Unterkapitel wird für die indirekte Kalibrierung des Rollreibungskoeffizienten der Kali-
brierungsversuch über den Ruhewinkel in Edem mit den bereits der Literatur entnommenen und
experimentell bestimmten Material- und Kontaktparameter für Knochenpartikel umgesetzt. Der
Rollreibungskoeffizient wird innerhalb mehrerer Simulationsdurchläufe variiert, bis das Simulati-
onsergebnis dem realen Versuchsergebnis angenähert ist.
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3.5.1 Aufsetzen der Simulation des Ruhewinkels in EDEM

Für den Rollreibungskoeffizienten (µR) bestehen nachWissen des Autors keine Literaturangaben für
Knochenpartikel. Die Bestimmung des Rollreibungskoeffizienten wurde statt über einen praktischen
Versuch über den in der Literatur empfohlenen Ablauf durch die indirekte Kalibrierung umgesetzt
(vgl. Kapitel 2.5, [61]). Dazu wurde der Ruhewinkelversuch möglichst realitätsnah innerhalb von
Edem nachgestellt, indem die gleichen Abmaße für die Geometrien eingestellt und für die reale Par-
tikelgrößenverteilung eine Imitation umgesetzt wurde. Der Versuchsablauf wurde simuliert. Um die
Zeit für die Bestimmung des Rollreibungskoeffizienten zu beschleunigen und die Anzahl der durch-
zuführenden Simulationsdurchläufe zu senken, wurden die bereits zusammengestellten Material-
und Kontaktparameter der Knochenpartikel eingesetzt und konstant gehalten. Nur der Partikel-
durchmesser und die -verteilung mussten ebenfalls innerhalb dieses Bestimmungsprozesses variiert
werden, da der Ruhewinkel von beiden Faktoren abhängt [61] und diese für Diskrepanzen zwischen
dem realen und dem simulierten Ruhewinkel sorgen könnten. So könnte der Rollreibungskoeffizient
bei kleineren Partikeln anders ausfallen als bei größeren, um weiterhin den gleichen Ruhewinkel im
Kollektivverhalten zu erzeugen.

Es wird zunächst darauf eingegangen, welche übergeordneten Einstellungen in jeder Simulation
dieser Pilotstudie in Edem angenommen wurden und anschließend auf die indirekte Kalibrierung.
Dazu wird das in Kapitel A.1 im Anhang vorgestellte allgemeine Vorgehen um die für den Ruhewin-
kel relevanten Einstellungen ergänzt. Das Vorgehen zur Anpassung des Rollreibungskoeffizienten
wird geschildert.

Für alle mit Edem durchgeführten Simulationen innerhalb dieser Pilotstudie wurde allgemein das
Hertz-Mindlin (no slip)-Kontaktmodell mit dem „Soft-Sphere“-Ansatz umgesetzt. Das Kontaktmo-
dell wurde ausgewählt, da es viskoelastisches Verhalten wie bei Knochen mit aufgreift und beson-
ders durch seine robuste Berechnung der Kräfte zuverlässige, in verschiedenen Studien validierte
Ergebnisse liefern konnte [3, 51, 58]. Der „Soft-Sphere“-Ansatz bot dabei die Möglichkeit, mehrere
Kontakte gleichzeitig detektieren zu können, die besonders im Laufe der Pilotstudie an Bedeutung
gewannen und mit deren Hilfe Verdichtungsprozesse simuliert werden konnten [45]. Der kritische
Zeitschritt wurde auf 20% festgelegt, um sowohl die Stabilität der Simulation nicht zu gefährden,
als auch auf die schnell ansteigende Simulationszeit einzugehen (vgl. Kapitel A.4).

Für die Implementierung des Ruhewinkels speziell wurden für die Einstellung der Material- und
Kontaktparameter der Knochenpartikel sowie der umliegenden Geometrien die Werte aus Tabelle
3.1, ergänzt um die Ergebnisse zur Dichte, eingesetzt. Es wurde als Partikelform die als Näherung
anzunehmende runde Form ausgewählt. Für den Rollreibungskoeffizient wurde im ersten Schritt
ein Wert von 0,005 eingesetzt, da dieser als typischer Anfangswert bei der indirekten Kalibrierung
gesehen wird [100]. Im Laufe des Bestimmungsprozesses wurde der Rollreibungskoeffizient erhöht,
bis die Ergebnisse der Simulationen denen aus Kapitel 3.4.2 vom realen Ruhewinkelversuch glichen.
Es handelte sich hierbei um ein iteratives Variieren der Rollreibungskoeffizienten, wodurch sich
ebenfalls verschiedene Ruhewinkel einstellten.

Als Aufbau wurden drei Geometrien eingefügt. Die erste Geometrie war eine Grundplatte mit
einer Ausdehnung von 900 mm2, auf der die Ruhewinkel gemessen werden konnten. Als zweite
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Geometrie wurde ein Zylinder (d=5,8 mm, h=10 mm) eingefügt, der das Röhrchen darstellt, das im
Ruhewinkelversuch die Aufwärtsbewegung durchführt. Innerhalb dieses Zylinders wurde als dritte
Geometrie ein weiterer Zylinder mit gleichen Abmaßen implementiert, der als Fabrik zur Erzeugung
der Partikel diente, da sich Partikel nur innerhalb einer abgeschlossenen Geometrie erzeugen lassen.

Der zweiten Geometrie (äußerer Zylinder) wurde eine lineare translatorische Bewegung hinzuge-
fügt, die in positiver z-Richtung 100 mm betrug und eine Geschwindigkeit von 0,3 m/s zwischen
den Zeitpunkten 0,01 und 0,02 Sekunden besaß. Die Verzögerung der Aufwärtsbewegung wurde
gewählt, damit die Partikel, beeinflusst von der Schwerkraft, zunächst einen kompakteren Zustand
einnehmen konnten.

Bei der Erstellung der Partikel wurden verschiedene Größenverteilung der Partikel umgesetzt, in-
dem, angelehnt an die Ergebnisse des Camsizers, die Partikelvolumina bezogen auf ihre Partikel-
größe variiert wurden (vgl. Kapitel 3.2.2). Edem bietet sowohl die Möglichkeit, definierte Anteile
von Partikelvolumina in den Fabriken zu erzeugen, als auch bestimmte Größenverteilungen der Par-
tikel einzustellen. Es wurden unterschiedliche Zusammensetzungen untersucht, um den passenden
Rollreibungskoeffizienten zu ermitteln. Tabelle 3.4 zeigt im Überblick, welche Partikelverteilungen
sowie -durchmesser untersucht wurden.

Tabelle 3.4: In Edem getestete Partikelgrößenverteilungen und Partikeldurchmesser zur Ermittlung
des Rollreibungskoeffizienten

Getestete Größen
(Radius [mm])

Verteilung Getestete
Rollreibungskoeffizienten

0,125 fixiert 0,005; 0,01; 0,05
0,125 Normal-verteilt 0,005; 0,01; 0,05
0,238; 0,125 fixiert 0,005; 0,01; 0,05; 0,1; 0,08; 0,12;

0,13; 0,14; 0,147
0,238; 0,125; 0,06 fixiert 0,005; 0,01; 0,05; 0,12; 0,13

Die Beobachtungszeit wurde auf 0,2 Sekunden gesetzt, da zu diesem Zeitpunkt bei den ersten
Durchläufen das Erreichen des Ruhezustand beobachtet werden konnte und sich die Partikel nicht
mehr bewegten. Für die Gittergröße wurde der Faktor 2,5 eingestellt (vgl. Anhang A.1).

Für die Auswertung der Proben wurden jeweils Fotos aus der X- und Y-Richtung exportiert. Die
Auswertung erfolgte dann wie bei dem realen Kalibrierungsversuch über den Ruhewinkel durch das
Einzeichnen der Winkel von jeweils drei Personen.

3.5.2 Ergebnisse der Bestimmung des Rollreibungskoeffizienten

An dem Beispiel aus Abbildung 3.11 (a) und (b) wird deutlich, dass es möglich ist, in der Simu-
lation den gleichen Ruhewinkel wie den experimentell ermittelten Ruhewinkel durch die Variation
des Rollreibungskoeffizienten in der Simulation zu erreichen. Abbildung 3.11 (a) zeigt dafür den
experimentell bestimmten Ruhewinkel und Abbildung 3.11 (b) den Ruhewinkel in der Simulation.
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Ruhewinkel ≈ 24◦

(a) Ruhewinkelversuch real umgesetzt

Ruhewinkel ≈ 24◦

(b) Ruhewinkelversuch in Edem mit einem
Rollreibungskoeffizienten von 0,1

Abbildung 3.11: Ruhewinkelversuch als Kalibrierungsversuch zur Bestimmung des Rollreibungsko-
effizienten

Es war dabei aber zu beobachten, dass besonders kleine in der Simulation eingesetzte Rollreibungs-
koeffizienten von 0,005 bis 0,05 deutlich kleinere Ruhewinkel von 12◦ bis 16◦ erzeugten, während
die aus dem real umgesetzten Ruhewinkelversuch zum Teil bei 33◦ lagen. Es konnten über einen
T-Test signifikante Unterschiede zwischen den Ruhewinkeln bei den Rollreibungskoeffizienten von
0,005 (p<0,001) und von 0,05 (p<0,001) gegenüber den Ruhewinkeln umgesetzt in der Realität
nachgewiesen werden. Bei Rollreibungskoeffizienten bei und über 0,12 lagen die Ergebnisse aber
näher am angestrebte Bereich um 30◦, sodass sich hier kein signifikanter Unterschied mehr zwischen
den Ergebnissen der Simulation und denen der real umgesetzten Ruhewinkel einstellte (p=0,084).
Bei Rollreibungskoeffizienten über 0,14 konnten zum Teil keine Ruhewinkel mehr generiert werden,
da die Partikel nicht mehr aufeinander abrollten, sondern in ihrer Ausgangsposition stagnierten
(vgl. Abbildung 3.12).

Abbildung 3.12: Beispiel einer Ruhewinkelsimulation, bei dem der Rollreibungskoeffizient auf 0,147
gesetzt wurde und das Modell auf der linken Seite im Anfangszustand stagnierte

Bei jeder der auf Regressionen getesteten Partikelgrößen- bzw. verteilungen ergibt sich für einen
steigenden Rollreibungskoeffizient ein signifikant steigender Ruhewinkel (p≤0,001). Weiterhin ist
es möglich, einen hohen Anteil der Variabilitäten mit den steigenden Rollreibungskoeffizienten zu
erklären (R2 zwischen 0,334 und 0,967).

Um einen Ruhewinkel von 30◦ zu generieren, ist ein Rollreibungskoeffizient von 0,12 einzusetzen.
Dieser wird in der folgenden Arbeit angenommen.
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3.5.3 Diskussion der Bestimmung des Rollreibungskoeffizienten

Die Bestimmung des Rollreibungskoeffizienten baut auf den Ergebnissen des Ruhewinkelversuchs
auf, da er über die indirekte Kalibrierung bestimmt wird. Es ist in der Literatur bereits bewiesen
worden, dass ein höherer Rollreibungskoeffizient zu einem höheren Ruhewinkel führt [101].

Es zeigt sich dabei, dass in der Simulation ähnliche Ruhewinkel erzielt werden können, wie in der
Realität, wenn Rollreibungskoeffizienten von 0,12 eingesetzt werden. Dieser Rollreibungskoeffizient
liegt dabei im von der Literatur aufgestellten oberen Bereich von 0,005 bis 0,18 [100].

Auffällig ist in diesem Zusammenhang, dass es nicht möglich war, Ruhewinkel bis zum maximal in
der Literatur genannten Rollreibungskoeffizienten zu generieren. Dies wurde dadurch gezeigt, dass
sich in Edem zum Teil ein Ruhewinkel von 90◦ einstellte, während sich auf der gegenüberliegen-
den Seite ein Ruhewinkel von 32◦ ausbildete (vgl. Abbildung 3.12). Dieses Verhalten kann darauf
zurückgeführt werden, dass die Partikel auf Grund ihres Rollreibungskoeffizienten in der Position
liegen blieben, in der sie zuvor in der Fabrik erzeugt wurden. Bei einem Rollreibungskoeffizient von
0,12 wurde dieses Verhalten nicht beobachtet, sodass dieser Wert für die Arbeit festgelegt wird.

Da der zunächst eingesetzte E-Modul von 12,8 GPa auf einen Wert von 600 MPa angepasst wurde,
um institutsinterne Werte zu berücksichtigen, wurde ein Teil der Simulationsdurchläufe mit dem
angepassten E-Modul wiederholt [102]. Der T-Test zeigte keinen signifikanten Unterschied zwischen
den Gruppen (p<0,001) des höheren und niedrigeren E-Moduls, sodass am Rollreibungskoeffizient
von 0,12 für diese Arbeit festgehalten wird.

3.6 Limitationen bei der Bestimmung der Material- und Kontakt-
parameter von Knochenpartikeln

Die Limitationen zur Bestimmung von Material- und Kontaktparametern von Knochenpartikeln
können in zwei Bereiche eingeteilt werden. Der erste umfasst die Problematik, eine möglichst reali-
tätsnahe Umsetzung der Versuche durch den Einsatz von Knochenmaterialien in den Versuchen zu
ermöglichen und der zweite umfasst die Limitationen bezogen auf die mathematische Auswertung
bzw. Annäherungen in den Simulationen. Weiterhin fehlen grundsätzlich Werte für Knochenpar-
tikel, sodass überwiegend in der Literatur auf Angaben zum Knochenvollmaterial zurückgegriffen
wird, wie beispielsweise für die Poissonzahl und diese als Näherung eingesetzt werden.

Bezogen auf die erste Limitation ist zu nennen, dass innerhalb dieser Arbeit auf die Simulation von
Knochenmark verzichtet und mit mazerierten Knochenpartikeln gearbeitet wird. Dies hat Einfluss
auf den Restitutionskoeffizienten, der innerhalb einer feuchten Umgebung in anderen Versuchen
kleiner wurde, da beim Auftreffen entstehende Flüssigkeitsbrücken Energie aufnahmen [65, 97].
Der Ruhewinkel wurde bei feuchterem Material wiederum mit höheren Werten bestimmt, da die
Flüssigkeit die Poren zwischen den Partikeln füllte [61]. Weiterhin werden sowohl der Restituti-
onskoeffizient als auch der Ruhewinkel nicht auf trabekulärem Knochen getestet. Dies ist darauf
zurückzuführen, dass es biologisch mit den hier zur Verfügung stehenden Nutztieren nicht möglich
ist, einen trabekulären Knochen zu gewinnen, der Abmaße von bis zu vier Quadratzentimetern
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besitzt, auf denen der Ruhewinkel aufgeschüttet und der Restitutionskoeffizient gemessen werden
könnte. Dadurch ergeben sich Diskrepanzen zwischen den bestimmten Werten und den Werten in-
nerhalb der Knochens, die eigentlich zu simulieren wären. Weiterhin wird keine Untersuchung von
menschlichen Knochenpartikeln vorgenommen.

Bezogen auf die zweite Limitation ist zu nennen, dass zur Berechnung des Restitutionskoeffizienten
Geometrien für die Berechnung des Trägheitsmoments nur angenähert wurden. Der Auswertungsab-
lauf erfolgte manuell. Es wird kein einheitlicher Restitutionskoeffizient erreicht, sodass eine höhere
Anzahl von Partikeln zu testen wäre. Auch ist der E-Modul für die zu verwendenden Knochenpar-
tikel zu bestimmen, da es sich um einen in der Literatur umstrittenen Parameter handelt. Für die
signifikante Steigerung des Ruhewinkels bei einer steigenden Dichte ist anzumerken, dass diese von
der Berechnung des BV/TV durch das Programm abhängt [95], sodass Berechnungsunterschiede
innerhalb verschiedener BoneJ-Versionen einen Einfluss ausüben könnten. Bei der Bestimmung
des Rollreibungskoeffizienten ist einzubeziehen, dass nur runde Partikel von bestimmten Größen
gemessen werden und die realen Proben heterogene Durchmesser mit einer variierenden Spanne
aufwiesen, sodass eine Annäherung umgesetzt wurde. Es wird angenommen, dass alle Partikel die
gleichen Eigenschaften aufweisen, obwohl sie mit einer Spanne von über 1 als heterogen anzusehen
sind [6].

3.7 Zusammenfassung der zur Simulation benötigten Parameter
von Knochenpartikeln

Tabelle 3.5: Übersicht der für Edem erforderlichen und in dieser Arbeit bestimmten und zusam-
mengestellten Material- und Kontaktparameter für Knochenpartikel

Entnommen aus/Bestimmt über
Literatur Materialcharakte-

risierungsversuch
Kalibrierversuch

K
no

ch
en

pa
rt
ik
el
-

pa
ra
m
et
er

ν [-] 0,3 - -
ρ [kg/m3] - 1655 -
E [kg/m3] 600 - -
ev [-] 0,55 0,3 -
µS (P-P) [-] 0,4 - -
µS (P-G) [-] 0,4 - -
µR (P-P) [-] - - 0,12
µR (P-G) [-] - - 0,12
d [µm] 150 bis 500 125 bis 500 -

Die Recherche in der Literatur, die durchgeführten Versuche und die indirekte Kalibrierung führen
zu den in Tabelle 3.5 zusammengefassten Material- und Kontaktparametern der Knochenpartikel.
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Aus Kapitel 2.5.3 stammen die Parameter Poissonzahl ν mit 0,3, Restitutionskoeffizient e mit
0,55, Haftreibungskoeffizient µS mit 0,4 sowohl zwischen Knochenpartikeln untereinander als auch
Knochenpartikeln auf Knochenmaterial und der E-Modul E mit 600 MPa. Der äquivalente Durch-
messer d der Partikel mit 125 bis 500 µm wird, wie die Dichte ρ mit 1655 kg/m3, in Kapitel 3.2.2
bestimmt. In Kapitel 3.5.2 wird der Rollreibungskoeffizient µR über die indirekte Kalibrierung mit
0,12 abgeleitet.

Die in Tabelle 3.5 gezeigten Material- und Kontaktparameter können direkt in einer Simulation für
Knochenpartikel eingesetzt werden und stellen eine so bisher nicht existierende Zusammenstellung
der Eigenschaften dar.



4. Simulationen der Knochenpartikel
mit der DEM

Dieses Kapitel beschäftigt sich mit folgenden Leitfragen:

1. Beeinflussen die Faktoren Partikelvolumen bezogen auf die Partikelgröße, Partikelform und
die Belastungsart beim Einbringen der Partikel die Eindringtiefe von Partikeln in eine Kno-
chenstruktur in einer Simulation mit der DEM?

2. Wie wirkt sich die Verdichtung eines Trabekelmodells, simuliert mit der DEM, gegenüber
einem nicht verdichteten, nativen Trabekelmodell, simuliert mit der FEM, bei einer normalen
und tangentialen Belastung auf die Verschiebung und Beanspruchung der Trabekel aus?

Die erste Leitfrage wird in Kapitel 4.1 und die zweite Leitfrage in Kapitel 4.2 beantwortet. Danach
folgen die Limitationen bezogen auf die Simulationen sowie eine Strategie zur Validierung aller in
dieser Pilotstudie erarbeiteten Ergebnisse.

4.1 Simulation der Eindringtiefe von Knochenpartikeln in eine hu-
mane Knochenstruktur

Ausgehend von klinischen Beobachtungen stellt sich die Frage, ob eine tiefere Verdichtungstiefe
denkbar ist, als die bisher publizierten 1,5 mm [13]. Dieses Kapitel beschäftigt sich daher inner-
halb der Leitfrage mit der Abhängigkeit der Eindringtiefe und damit Verdichtungstiefe von dem
Partikelvolumen bezogen auf die Größe einzelner Partikel, die Partikelform und die Belastungsart
beim Einbringen der Partikel. Die Auswahl dieser Faktoren erfolgt, da sie im klinsichen Kontext
bei einer Behandlung mit autologen Knochenpartikeln im Vergleich zu physikalischen Eigenschaf-
ten der Knochenpartikeln variiert und angepasst werden könnten. Es wird zunächst die Methode
mit Implementierung und Prozessablauf in Edem vorgestellt. Dann folgen die Ergebnisse und das
Kapitel endet mit der Diskussion dieser Ergebnisse.

4.1.1 Simulationsmethode zur Eindringtiefe und Implementierung in Edem

Zur Implementierung und Auswertung der Simualtion waren die in Abbildung 4.1 dargestellten
Schritte durchzuführen. Sie werden im Folgenden erläutert.

Von oben links begonnen, wurde aus den Grauwerten der µCT-Daten einer zur Verfügung gestellten
humanen Knochenprobe über Avizo Version 2020.2 (Avizo Lite 2020.2, Thermo Fisher Scientific,
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Waltham, MA, USA) eine Oberflächendatei generiert. Diese wurde als „Knochenstruktur“ benannt
und in Edem eingelesen. Parallel dazu wurden aus den 2D-Aufnahmen des Camsizers typische
Partikelformen abgeleitet, die anschließend ebenfalls als eine Oberflächendatei in Edem umgesetzt
wurden. Das Zusammenführen beider Ergebnisse ermöglichte anschließend die Implementierung der
Simulation. Die unterschiedlichen Einflussfaktoren aus der Leitfrage wurden getestet, indem drei
Partikelformen, drei Partikelvolumina und drei Belastungsarten beim Einbringen der Knochenpar-
tikel umgesetzt wurden. Die Auswertung erfolgte anschließend optisch, qualitativ mit Inkscape
Version 1.0.2 (Inkscape Community, 2021) über Schnittbilder und quantitativ mit Matlab und
Spss über die Koordinaten der simulierten Knochenpartikel.

Datei:
Grauwerte
Gerät/Software:
µCT

Datei:
Oberflächendatei
Gerät/Software:
Avizo

Datei:
Schnittbilder
Gerät/Software:
Inkscape

Datei:
2D-Aufnahmen
Gerät/Software:
Camsizer

Datei:
Oberflächendatei
Gerät/Software:
Edem

Datei:
Koordinaten
Gerät/Software:
Matlab/Spss

Durchführung
der Simulation
Gerät/Software:
Edem

Abbildung 4.1: Arbeitsablauf mit Informationen zum verarbeitenden Medium und einzusetzender
Software und Geräten zum Aufsetzen der Simulation zur Untersuchung der Ein-
dringtiefe von Knochenpartikeln in einer Knochenstruktur

Das Oberflächenmodell der Knochenstruktur wurde in Avizo aus den µCT-Scans der Spongiosa
eines humanen Femurkopfs (25 mm x 10 mm) abgeleitet. Der Threshold zur Auswahl des Mate-
rials in Avizo wurde zwischen +2500 und +∞ gesetzt, damit sowohl loses Material als auch die
Behälterwand ausgeschlossen wurden. Aus diesem so erzeugten Volumen wurde ein Subvolumen
mit kubischen Abmaßen (5,016 mm x 5,016 mm 5,016 mm) mittig extrahiert (vgl. Abbildung 4.2
(a)). Das Arbeiten mit einem Subvolumen war notwendig, um die Simulationszeiten auf einen Zeit-
raum von bis zu 48 Stunden begrenzen zu können. Abbildung 4.2 (b) zeigt das Subvolumen als
Oberflächendatei in Edem.

Subvolumen

(a) (b)

Abbildung 4.2: (a) Extraktion eines Subvolumens (167 x 167 x 167 Voxel) aus den µCT-Daten eines
humanen Femurkopfes (25mm x 10mm) in Avizo
(b) Extrahierte Knochenstruktur dargestellt in Edem
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Die Auswahl der Partikelform erfolgte über eine Analyse zur praktischen Umsetzbarkeit in Edem
sowie zur mathematischen und optischen Übereinstimmung der Partikelform mit einem Partikelm-
odell. Die praktische Umsetzbarkeit hing mit der Simulationszeit zusammen, da diese über den
kleinsten in der Simulation eingesetzten Durchmesser berechnet wird (vgl. Kapitel 2.4) und zur ge-
nauen Abbildung einer Form immer kleinere Kugeln in Edem einzusetzen sind (vgl. Kapitel A.1).
Es wurde festgelegt, dass maximal vier Kugeln mit gleichem Durchmesser zur Abbildung der Kno-
chenpartikel eingesetzt werden durften, um beim Tradeoff sowohl auf die steigende Simulationszeit
als auch die Genauigkeit zur Abbildung der Knochenpartikel einzugehen. Die mathematische Be-
legung wurde über eine Verhältnisbildung bei einer Auswahl der Bilder aus der Zoom-Kamera des
Camsizers erreicht, dargestellt jeweils in der zweiten Spalte in Abbildung 4.3 einer Partikelform. Bei
den Kugeln in Abbildung 4.3 wird deutlich, dass das Verhältnis mit 1:1 angenähert werden kann
und die Partikel eine eher punktsymmetrische Form aufweisen, während sich das Verhältnis von 4:1
bei einer Darstellung als rotationssymmetrischer länglicher Splitter einstellt. Bei den Tetraedern
ist ein wechselndes Verhältnis von 2:1 und 1:1 zu erkennen. Die Darstellung als Tetraeder wird
gewählt, damit eine eher eckige Form angesetzt werden konnte. Die optische Form wurde geprüft,
indem eine Auswahl der Bilder aus der Zoom-Kamera des Camsizers mit typischen Partikeln aus
Edem nachgebildet wurden. Neun Bilder sind in Abbildung 4.3 zu sehen und wurden bereits in
drei Kategorien unterteilt. Abbildung 4.3 zeigt die 2D-Abbildung vom Camsizer und die daraus
abgeleiteten Partikelformen Kugeln, Splitter und Tetraeder in Edem.

Kugel Tetraeder Splitter

1:1

1:1

1:1

1:4

1:4

1:4

1:2

1:1

2:1

Abbildung 4.3: Übersicht verschiedener Partikel aus dem Camsizer mit Verhältnisbildung und hin-
eingefitteten Kugeln zur Auswahl der Vergleichsformen für die Simulation der Kno-
chenpartikel in Edem

Das Implementieren der Simulation in Edem erfolgte durch die Einbeziehung des neu erstellten
Oberflächenmodells der Knochenstruktur sowie den abgeleiteten Partikelformen.

Den Knochenpartikeln und Geometrien wurden die Materialien aus Kapitel 3.7 zugewiesen und
die Interaktionen ergänzt. Den Geometrien, wie der Knochenstruktur, wurden die gleichen Eigen-
schaften zugewiesen, da sie eine Knochenstruktur aus Trabekeln darstellen. Bei der Erstellung der
zu simulierenden Knochenpartikel wird darauf geachtet, pro Simulation eine Partikelform (Kugel,
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Tetraeder oder Splitter) und jeweils ein Partikelvolumen umzusetzen (1,52·10−12 mm3, 5,42·10−12

und 8,52·10−12 m3). Die Angabe über das Partikelvolumen bezogen auf die Partikelgröße wird an
dieser Stelle gewählt, da die Durchmesser zwischen den Partikelformen variieren, die Partikelvolu-
men aber konstant gehalten werden, um die Vergleichbarkeit zu gewährleisten. Die ausgewählten
Partikelvolumina befinden sich zwischen den Angaben zu den D10- bis D50-Werten der Vergleichs-
probe und nehmen im Vergleich zum trabekulären Abstand des umgesetzten Knochenmodells ca.
17,8% bis maximale 31,75% des Abstands ein. Darunter ist zu verstehen, dass beispielsweise drei der
größten Partikel den durchschnittlichen trabekulären Abstand ausfüllen würden. Bei den kleinsten
Partikeln sollten bereits im Durchmesser 5 Partikel in einer Pore mit durchschnittlichen Abmaßen
gestapelt werden können.

Um das Eindringen der Partikel untersuchen zu können, wurden weiterhin vier Geometrien zur
Simulation hinzugefügt. Die erste Geometrie war die zuvor in Avizo erstellte Knochenstruktur, die
als Oberflächenstruktur eingelesen wurde. Sie besaß die Form eines Würfels mit einer Kantenlänge
von 5,016 mm. Um die Knochenstruktur wurde als zweite Geometrie ein Quader zur Begrenzung
der Bewegung der Knochenpartikel erstellt, dessen untere Abmaße mit der Knochenstruktur ab-
schlossen, dessen oberen Abmaße jedoch 3 mm über der Knochenstruktur positioniert waren. Der
Quader hat bei den Simulationen zum Einfluss der Belastungsart beim Einbringen die Maße 5,4
mm x 5,4 mm x 8 mm. Die Grundfläche war etwas größer gewählt als die der Knochenstruktur, um
einen natürlicheren Fluss der Partikel zu ermöglichen. Der zugrunde liegende Gedanke war darin
motiviert, dass es sonst zu unnatürlichen Knochenpartikelansammlungen kommen könnte. Bei Si-
mulationen zur Untersuchung des Einflusses der Partikelvolumina wurde dieses Vorgehen und die
Grundfläche des Quaders an die seitlichen Maße der Knochenstruktur angepasst, um die Simu-
lationszeit zu senken. Durch den freien Raum innerhalb der Begrenzung durch den Quader und
oberhalb der Knochenstruktur wurde Raum für eine quaderförmige statische Fabrik, durch die die
Partikel in die Simulation integriert werden konnten, und damit die dritte Geometrie geschaffen.
Sie besaß eine Größe von 5,4 mm x 5,4 mm x 2,8 mm und wurde später ebenfalls an die Abmaße
in x- und y-Richtung der Knochengeometrie angepasst.

Oberhalb der Fabrik wurde die vierte Geometrie, bezeichnet als Platte, in Form eines Quaders mit
den Abmaßen 8 mm x 8 mm x 2 mm implementiert, die zur Umsetzung der verschiedenen Belas-
tungsarten beim Einbringen der Knochenpartikel diente. Das Aufbringen einer normalen Spannung
wurde implementiert, indem der Platte ein Gewicht von 1,378 kg manuell zugewiesen wurde, damit
die Platte eine Spannung von 0,5 MPa auf die Knochenstruktur ausübte. Der Weg über die Schwer-
kraft wurde gewählt, da in Edem sonst keine Bewegung entgegen der Achsrichtung implementiert
werden konnte. Es wurde ein Geschwindigkeitslimit 0,025 m/s eingestellt, damit sich die Platte
nicht innerhalb eines Zeitschrittes direkt auf die Partikel senkt, sondern die Partikel eine gewisse
Möglichkeit hatten, sich ausgelöst durch die normale Belastung zu verschieben.

Da es sich bei der Knochenstruktur um eine Geometrie aus vielen Poren und um kleine Partikel-
volumina für die zu simulierenden Knochenpartikel handelte, konnte davon ausgegangen werden,
dass die Simulationszeit verhältnismäßig hoch ausfallen würde, sodass eine Beobachtungsdauer von
insgesamt 0,43 Sekunden festgelegt wurde (vgl. Anhang A.4). Für den Zeitschritt wurden 20 % und
für die Gittergröße der Faktor 2,5 eingestellt (vgl. Anhang A.1).
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Abbildung 4.4: Simulationsprozess zur Untersuchung der Eindringtiefe von Knochenpartikeln in
eine Knochenstruktur

Innerhalb des Simulationsprozesses wurden weiterhin zur Untersuchung der Belastungsart beim
Einbringen der Partikel die in Abbildung 4.4 dargestellten Bewegungsprofile bei den Knochenpar-
tikeln mit dem kleinsten Partikelvolumen (ca. 1,52 * 10−12 mm3) implementiert. Die Belastungsar-
ten beim Einbringen der Knochenpartikel wurden umgesetzt, indem zunächst im Bereich von 0 bis
t=0,15s kein Druck und von t=0,15 s bis t=0,335 s ein normaler Druck (Druck - D) ausgeübt wur-
de. Anschließend folgte dann von Sekunde 0,335 bis 0,43 entweder eine sinusoidale translatorische
Bewegung (Translation - T) oder eine sinusoidale rotatorische Bewegung (Rotation - R) , die jeweils
einzeln auszuwerten waren. Die translatorische Bewegung wurde durch eine sinusoidale Bewegung
mit einer Frequenz von 10 Hz und einer Amplitude von 0,5 mm und die rotierende Bewegung mit
einer Frequenz von 10 Hz und einer Amplitude von 10◦ in den Eigenschaften der Platte umgesetzt.

Nachdem jede einzelne Simulation nach jeweils mehr als 48 Stunden abgeschlossen war, wurden
Schnittbilder der Knochenpartikel in der Knochenstruktur exportiert, um die Daten visuell auswer-
ten zu können. Für die theoretische Auswertung der Eindringtiefe wurden weiterhin die Positionen
der Knochenpartikel exportiert.

Die Auswertung erfolgte anschließend über Matlab, indem die Eindringtiefe, definiert als Be-
wegung zwischen der ersten z-Koordinate eines Knochenpartikels und seiner letzten z-Koordinate,
untersucht wurde. Als Einschränkung wurden alle Knochenpartikel ausgeschlossen, deren letzte
z-Koordinaten oberhalb der Knochenstruktur lagen, da diese nicht in den Knochen eingedrungen
waren. Im Rahmen der Untersuchung der Einflussfaktoren Belastungsart beim Einbringen der Kno-
chenpartikel und Partikelform wurden weiterhin alle Knochenpartikel ausgeschlossen, deren erste
x- oder y-Koordinate nicht im Bereich der Knochenstruktur lag.

Zur statistischen Auswertung wurde aus allen Knochenpartikeln von jeweils einer durchgeführten
Simulation eine gewichtete Stichprobe gebildet. Dazu wurden in einem ersten Schritt die Kno-
chenpartikel nach ihrer Eindringtiefe in 3 Kategorien eingeteilt. Für die erste mussten die Partikel
weniger als 1 mm eindringen, für die zweite zwischen 1 und 2 mm und für die dritte Kategorie
mehr als 2 mm. Je nach Prozentsatz einer Kategorie wurden dann insgesamt 100 Eindringtiefen
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pro Durchführung zur Auswertung randomisiert aber gewichtet aus den Bereichen zusammenge-
stellt.

Die Verdichtung wurde jeweils untersucht, indem die Knochenstruktur in zehn Schichten einge-
teilt wurde und die Anzahl der Knochenpartikel bestimmt wurde, deren Volumenmittelpunkt sich
in einer Schicht befand. Anschließend wurde diese Partikelanzahl N mit ihrem jeweiligen Parti-
kelvolumen Vp multipliziert und ihr Anteil bezogen auf eine Knochenschicht VKS prozentual als
Verdichtungsanteil ε% angegeben. Gleichung 4.1 zeigt die Berechnung.

ε% = Vp ·N
VKS

(4.1)

Statistisch wurden über eine ANOVA Zusammenhänge zwischen den potenziellen Einflussfakto-
ren untersucht. Da eine Normalverteilung der Schichtanteile in den Eindringtiefen nicht gegeben
war, wurde ein Kruskal-Wallis-Test zur nichtparametrischen Untersuchung auf Unterschiede für die
Verdichtung eingesetzt.

4.1.2 Einflussfaktoren auf die Eindringtiefe von Knochenpartikeln in eine hu-
mane Knochenstruktur

Die Ergebnisse zur Untersuchung der Eindringtiefe abhängig von den Faktoren Partikelvolumen,
Belastungsart beim Einbringen der Partikel sowie Partikelform werden im Folgenden gezeigt, wobei
jeweils zunächst auf die qualitativen bzw. optischen Ergebnisse und anschließend auf die quanti-
tativen Ergebnisse über Matlab und Spss eingegangen wird. Da sowohl für das Partikelvolumen
als auch für die Belastungsart beim Einbringen eine unabhängige Simulationsreihe durchgeführt
wurde, wird die Partikelform, die in beiden Reihen mit untersucht wurde, innerhalb der Ergebnisse
jeder Simulationsreihe vorgestellt.

Abbildung 4.5 zeigt den Füllgrad einer Knochenstruktur mit Knochenpartikeln, die unterschied-
liche Partikelformen und unterschiedliche Partikelvolumina aufweisen und eine erste grobe
Einschätzung zulassen, wie weit Knochenpartikel in diese Knochenstrutkur eindringen konnten.

Über alle Schnittbilder hinweg scheint die Tendenz zu bestehen, dass bei steigendem Partikelvolu-
men eine Abnahme der Anzahl von Knochenpartikeln im unteren Bereich der Knochenstruktur zu
beobachten ist. Es scheinen jedoch grundsätzlich keine Unterschiede in den Partikelformen zu beste-
hen, da die gleichen Bereiche gefüllt zu werden scheinen. Bei der genaueren Analyse der markierten
Vergleichspore in Abbildung 4.5 ist zu erkennen, dass der Füllgrad bei den Knochenpartikeln mit
dem kleinsten Partikelvolumen am höchsten ist, da sich hier viele Knochenpartikel angesammelt zu
haben scheinen. Innerhalb der kleinsten Partikelvolumina scheint der Füllgrad bei den Splittern am
geringsten zu sein. Mit zunehmendem Partikelvolumen scheint der Füllgrad der Vergleichspore bei
Splittern und Tetraedern zu sinken. Der Füllgrad der Splitter scheint im Vergleich zu den Kugeln
beim mittleren Partikelvolumen höher zu sein. Bei den Kugeln scheint der optische Füllgrad vom
mittleren zum großen Partikelvolumen zu steigen. Der Füllgrad beim großen Volumen scheint für
die Kugeln über dem der Splitter und Tetraeder zu liegen. Da keine bestimmte Partikelform bei
jedem Partikelvolumen den höchsten bzw. niedrigsten Füllgrad besitzt, scheint keine Abhängigkeit
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Abbildung 4.5: Humane Knochenstruktur befüllt mit unterschiedlichen Partikelvolumina und -
formen zur Untersuchung der Eindringtiefe zum Zeitpunkt t=0,3s mit markierter
Vergleichsprobe
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von der Partikelform zu bestehen. Die Eindringtiefe der Partikel, dargestellt durch den Füllgrad,
scheint jedoch abhängig vom Partikelvolumen zu sein.

Es ist aus den Bildern abzuleiten, dass eine Eindringtiefe von 1,5 mm von einem Teil der Knochen-
partikel unabhängig vom Partikelvolumen und der Belastungsart beim Einbringen erreicht werden
kann, da in jedem Schnittbild aus Abbildung 4.5 simulierte Knochenpartikel unterhalb der Mitte
der Knochenstruktur, die bei einer Tiefe von 2,5 mm liegt, zu sehen sind.

Diese qualitativ bestimmten Ergebnisse werden quantitativ statistisch weiter überprüft. Abbildung
4.6 zeigt hierzu die Mittelwerte mit Standardabweichungen der Eindringtiefen aller simulierten
Knochenpartikel, die in die Knochenstruktur eingedrungen sind, aufgeführt über die ansteigenden
Partikelvolumina jeweils aufgeteilt über die Partikelformen.
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Abbildung 4.6: Mittelwerte und Standardabweichungen aller in die Knochenstruktur eingedrunge-
nen Knochenpartikel aufgeteilt nach den Partikelformen (Kugel, Splitter, Tetraeder)
und ihren Partikelvolumen (klein, mittel, groß)

In Abbildung 4.6 ist zu sehen, dass die Knochenpartikel mit dem großen Partikelvolumen eine ge-
ringere Eindringtiefe aufweisen als die Knochenpartikel mit mittlerem Partikelvolumen. Die Kno-
chenpartikel mit dem kleinsten Partikelvolumen weisen die höchste Eindringtiefe auf, die bezogen
auf den Mittelwert für die Kugeln beim großen Partikelvolumen 0,91 mm in ihrer Eindringtiefe
abweichen. Innerhalb der einzelnen Partikelvolumina ist bei den großen und mittleren zu sehen,
dass jeweils die Splitter am wenigsten eingedrungen sind (mittel: 1,4538 ± 1,1761 mm, groß: 1,1303
± 1,0371 mm) und die Tetraeder am weitesten (mittel: 1,6652 ± 1,1305 mm, groß: 1,5396 ± 1,1999
mm). Die Eindringtiefe der Kugeln liegt zwischen den Splittern und Tetraedern (mittel: 1,5546
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± 1,0822 mm, groß: 1,2977 ± 0,9684 mm). Bei den kleinen Volumen steigt die Eindringtiefe der
Splitter (2,2281 ± 1,3690 mm) über die Eindringtiefe der Kugeln (2,2086 ± 1,2037).

Während die Abbildung 4.6 den Mittelwert aller Partikel zeigt, erfolgte die statistische Auswertung
über eine repräsentativen Stichprobe, die in Abbildung 4.7 als Stapeldiagramm dargestellt ist.
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Abbildung 4.7: Anteile der Knochenpartikel aufgetragen nach ihrer Eindringtiefe und aufgeteilt
nach den Partikelformen (Kugel, Splitter, Tetraeder) und Partikelvolumina (klein,
mittel, groß)

In Abbildung 4.7 ist zu sehen, wie hoch zu jeder Probe mit variiertem Partikelvolumen und variierter
Partikelform der Anteil der Partikel mit einer bestimmten Eindringtiefe bezogen auf die gesamte
Partikelanzahl dieser Simulation war. Das bedeutet, dass beispielsweise für den Stapel aus Kugeln
mit dem größten untersuchten Partikelvolumen (Sg) nur 46% eine Eindringtiefe von weniger als 1
mm aufwiesen, 35% sich 1 mm bis 2 mm abwärts bewegten und nur 19% eine Eindringtiefe über 2
mm erreichen konnten.

Bezogen auf Abbildung 4.7 ist weiterhin zu sehen, dass erneut bei den großen Partikelvolumina von
Kg, Sg und Tg der größte Anteil der Knochenpartikel weniger weit eindrangen. Mit 57% besaßen
dabei die Splitter den höchsten Anteil gering beweglicher Knochenpartikel. Es wird ebenfalls deut-
lich, dass die Werte zwischen dem mittleren Durchmesser der Knochenpartikel mit Splitterform
den Werten der großen Tetraeder glichen. Bei den kleinen Durchmessern wurden über die Parti-
kelformen hinweg die größten Anteile mit der höchsten Eindringtiefe mit 35% für Kugeln, 26% für
Splitter und 29% für Tetraeder erreicht. Geringe Anteile der kleinen Partikel bewegen sich lediglich
unterhalb von 1 mm abwärts (K: 15%, S: 22%, T: 18%).
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Abbildung 4.8: Verläufe der Verdichtungsanteile aller Knochenpartikel in der Knochenstruktur auf-
geteilt in 10 Schichten abhängig von den Partikelformen (Kugel, Splitter, Tetraeder)
und ihren Partikelvolumen (klein, mittel, groß)

Abbildung 4.8 zeigt die Verdichtungsanteile, innerhalb derer angegeben wird, wie viel Volumen in
der Knochenstruktur aufgeteilt in 10 Schichten eine bestimmte Partikelform und ein bestimmtes
Partikelvolumen füllen. Darunter ist zu verstehen, dass beispielsweise die Schicht direkt am oberen
Ende der Knochenstruktur bis zu einer Tiefe von 0,5 mm von kleinen Kugeln mit 29,2 % bezogen
auf eine Schicht verdichtet wird. Für die Schicht von 0,5 mm bis zu einer Tiefe von 1 mm in der
Knochenstruktur ergibt sich dann eine Verdichtung von 20,5 % für die kleinen Kugeln. Es ist zu
sehen, dass die kleinen Kugeln bis zu einer Tiefe von 3,5 mm die größten Verdichtungsanteile über
die Schichten hinweg besitzen zu scheinen. Die Tetraeder liegen mit einer Verdichtung von 22,0 % in
der obersten Schicht über die Schichten hinweg unterhalb der kleinen Kugeln, jedoch optisch deut-
lich oberhalb der anderen Partikelformen und -volumina. Es folgen die kleinen Splitter mit einem
Verdichtungsanteil von 19,2 % wobei diese besonders in den oberen Schichten bis zu einer Tiefe von
1 mm ähnliche Verdichtungen zu erreichen scheinen, wie die mittleren Kugeln, sowie die großen
Kugeln und die großen Tetraeder. Mit einem Verdichtungsanteil der obersten Schicht von 12,1 %
scheinen die großen Splitter über alle Schichten hinweg die kleinsten Verdichtungsanteile zu erzie-
len. Besonders in der untersten Schicht 4,5 bis 5 mm ist noch auffällig, dass die Verdichtungsanteile
bei allen Partikelformen und -volumina wieder leicht anzusteigen scheinen.

Statistisch wurden die anteilig gebildeten Stichproben für die Untersuchung des Einflusses von
Partikelvolumen und Partikelform ausgewertet. Mithilfe der zweifaktoriellen ANOVA und dem
Posthoc-Test nach Bonferroni wurde gezeigt, dass ein signifikant höheres Eindringen bei kleinerem
Partikelvolumen sowohl bei den kleinen und den mittleren Partikelvolumina sowie den kleinen und
den großen Partikelvolumina (p<0,001) möglich ist. Die qualitative Beobachtung, dass große Par-
tikel weniger weit eindrangen und optisch einen geringeren Füllgrad zeigen, wird dementsprechend



4 Simulationen der Knochenpartikel mit der DEM 61

bestätigt. Für die verschiedenen Partikelformen konnte keine Form identifiziert werden, die zu ei-
ner signifikanten Steigerung der Eindringtiefe führte (Tetraeder-Splitter p=0,101, Kugel-Tetraeder
p=0,365, Kugel-Splitter p=1,000). Beim Aufstellen einer linearen Regression mit den Einflussfakto-
ren Partikelvolumen und -form ergab sich ein korrigiertes R-Quadrat von 0,09, bei dem das Volumen
einen signifikanten Anteil übernahm (p<0,001), während die Form nicht signifikant war (p=0,127).
Daraus ist abzuleiten, dass mit steigendem Volumen die Eindringtiefe sinkt.

Aus den Ergebnissen der Verdichtungsanteile der Schichten kann statistisch über den Kruskal-
Wallis-Test ebenfalls ermittelt werden, dass eine sinkende Partikelgröße zu einem signifikant ge-
steigerten Verdichtungsanteil führt (p=0,004). Die Partikelform übt weiterhin keinen signifikanten
Einfluss auf die Höhe des Verdichtungsanteils aus (p=0,397).

Für die Prüfung des Einflusses derBelastungsart beim Einbringen der Knochenpartikel und der
Partikelformen auf die Eindringtiefe ergibt sich bei der optischen Auswertung der Schnittbilder
in Abbildung 4.9, dass es zwischen einem aufgebrachten Druck, der Belastung durch eine transla-
torische Bewegung und der Belastung durch eine rotatorische Bewegung kaum einen Unterschied
zu geben scheint.

Die in schwarz markierte Pore in Abbildung 4.9 ist bei jeder der Belastungsarten beim Einbrin-
gen gefüllt und Partikel sammeln sich an ähnlichen Positionen, wie beispielsweise in der wblau
markierten Pore, an. Selbst die in kleinen Gruppen auftretenden Partikelanhäufungen variieren
innerhalb einer Partikelform kaum (vgl. weiße Pore). Zwischen den Partikelformen wiederum ist
ein Unterschied bei der zweiten Pore, die sich von oben durch die gesamte Knochenstruktur zieht,
zu bemerken. Die runden Partikel füllen den Bereich zu einem höheren Grad als die Splitter und
Tetraeder aus.

Zusammenfassend ergibt sich optisch, dass der Einfluss der Belastungsart beim Einbringen marginal
zu sein scheint, während ein geringer Unterschied zwischen den Partikelformen vermutet wird.

Abbildung 4.10 zeigt die Mittelwerte mit Standartabweichungen der Eindringtiefen gegenüber den
unterschiedlichen Belastungsarten beim Einbringen über die Partikelformen zur quantitativen Aus-
wertung. Es wird deutlich, dass der Mittelwert des Drucks jeweils unter dem von den mit Rotation
bzw. mit Translation eingebrachten Partikeln lag. Zwischen den Mittelwerten der Rotation (Kugel:
2,0532±1,4800 mm, Tetraeder: 1,8214±1,5255 mm) und Translation (Kugel: 2,0549±1,4534 mm,
Tetraeder: 1,8176±1,5489 mm) für die Kugeln und Tetraeder ist nur ein geringer Unterschied zu
sehen, während der Mittelwert für die Splitter bei der Translation (1,5715±1,4958 mm) leicht un-
terhalb des Mittelwert bei der Rotation (1,6150±1,4852 mm) lag. Die Werte für die Partikelform
Splitter waren mit 1,4362±1,4363mm bei der Belastungsart Druck die kleinsten. Die größten Werte
ergaben sich für die Kugeln mit 2,0549±1,4534mm bei der translatorischen Belastung.

Für die statistische Auswertung wurde erneut eine Stichprobe erstellt, die auf dem für diese Simu-
lation erstellten Stapeldiagramm basiert (vgl. Abbildung 4.11).

Bei der Betrachtung von Abbildung 4.11 zeigt sich, dass hier die Eindringtiefen innerhalb des
Versuchs weniger variierten als es bei den verschiedenen Partikelvolumina der Fall war. Es drangen
mehr Partikel in tiefere Knochenstrukturen vor, wie die zwei Graphen mit Anteilen von bis zu 41%
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Abbildung 4.9: Tabellarische Übersicht zum Füllgrad der Knochenstruktur mit variierender Belas-
tungsart des Einbringens und variierender Partikelform mit Markierung einer Pore
zum Vergleich
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Abbildung 4.10: Abhängigkeit von Belastungsart beim Einbringen der Knochenpartikel (Druck,
Rotation, Translation) und der Partikelform
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Abbildung 4.11: Abhängigkeit von der Belastungsart beim Einbringen der Partikel und von der
Partikelform
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bei den Kugeln, eingebracht durch Rotation und Translation, zeigten. Die Eindringtiefen von 1 mm
bis 2 mm blieben über die Partikelformen und die Belastungsarten beim Einbringen verhältnismäßig
konstant. Ein geringer Unterschied von 1% bestand sowohl bei den Splittern als auch bei den
Tetraedern zwischen der translatorischen und rotatorischen Belastungsart. Ein Anstieg war in der
tiefsten Schicht für die Rotation bei den Splittern und für die Translation bei den Tetraedern zu
beobachten.
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Abbildung 4.12: Verläufe der Verdichtungsanteile aller Knochenpartikel in der Knochenstruktur
aufgeteilt in 10 Schichten abhängig von der Belastungsart beim Einbringen (Druck,
Translation, Rotation) sowie der Partikelform

Optisch scheinen sich in Abbildung 4.12 die Verläufe der Verdichtungsanteile für die verschiedenen
Partikelformen sowie die Belastungsarten beim Einbringen der Knochenpartikel wenig zu unter-
scheiden. Der höchste Verdichtungsanteil mit 32,8 % wurde von den Kugeln unter translatorischer
Belastung erreicht, während der niedrigste mit 22,3 % von den Splittern unter Druck erreicht wurde.
Es ist bei jedem der Verläufe zu beobachten, dass es zunächst einen Abfall der Verdichtungsanteile
zwischen 0 mm und 2 mm gibt. Danach scheint sich ein konstanter Verdichtungsanteil variierend
zwischen 2,5 bis 7,5 % einzustellen. Der minimale Verdichtungsanteil wurde von den mit Druck be-
lasteten Splittern bei einer Tiefe von 3,5 mm mit 1,7 % erreicht. Die Werte stiegen dann allerdings
wieder bis zu einer Verdichtung von maximal 10 % bei den translatorisch eingebrachten Kugeln.

Dieses annähernd parabelförmige Verhalten wurde weiter dadurch untersucht, dass für jeden der
Verläufe eine Ausgleichsfunktion und anschließend der Tiefpunkt berechnet wurde (vgl. Tabelle
A.5).

Bezogen auf die Partikelformen war zu sehen, dass die Kugeln die größten Werte einzunehmen
scheinen, da ihnen die obersten drei Graphen zuzuordnen waren. Darunter befinden sich die Te-
traeder, gefolgt von den Splittern. Es ist weiterhin besonders bei den Kugeln zu sehen, dass die
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Verdichtungsanteile durch die Belastungsart Druck unterhalb der durch Rotation und Translation
eingebrachten Partikel lagen. Es scheint eine Abhängigkeit der Verdichtungsanteile von der Parti-
kelform zu bestehen. Bei der Belastungsart beim Einbringen wurde kein Unterschied zwischen der
unter Rotation und Translation eingebrachten Knochenpartikel vermutet. Es wurde ein Unterschied
zwischen der Belastungsart Druck und der Rotation bzw. Translation vermutet.

Statistisch konnte ermittelt werden, dass, basierend auf der durchgeführten zweifaktoriellen ANOVA,
Kugeln (p<0,001) sowie Tetraeder (p=0,057) signifikant weiter eindrangen als Splitter. Zwischen
den Tetraedern und den Kugeln besteht kein signifikanter Unterschied (p=0,434) im Bonferroni-
Post-Hoc-Test, sodass aus der Ergebnissen für die Eindringtiefe abzuleiten ist: T ≈ K > S. Die
Belastungsart beim Einbringen sorgte nicht für ein signifikant weiteres Eindringen der Knochen-
partikel in die Knochenstruktur, wobei sich der Druck weder von der Translation (p=0,364) noch
von der Rotation (p=0,760) unterschied. Auch zwischen der Rotation und Translation bestand kein
signifikanter Unterschied (p>0,999).

Bei den Verdichtungsanteilen konnte für die Schichten über den Kruskal-Wallis-Test errechnet wer-
den, dass die Partikelform Kugel die höchste Verdichtung der Schichten hervorriefen. Die Tetraeder
verdichteten im mittleren Bereich und die Tetraeder am geringsten (p=0,003). Für die Verdich-
tung scheint zu gelten, dass ε%(K) > ε%(T ) > ε%(S). Zwischen den Belastungsarten wurde kein
signifikanter Unterschied festgestellt (p=0,290).

Zwischen den Positionen der Tiefpunkte der durch die Verläufe der Verdichtungsanteile gelegten
Parabeln besteht ein signifikanter Unterschied im Kruskal-Wallis-Test (p=0,011), da sich hier bei
den Tetraedern der früheste Tiefpunkt in der Verdichtungstiefe einstellt. Bei den Splittern folgt
dieser und die Kugeln weisten den spätesten Tiefpunkt auf.

4.1.3 Diskussion der Eindringtiefe

Die Simulationen aus Kapitel 4.1.2 haben gezeigt, dass kleinere Knochenpartikel tiefer in die Kno-
chenstruktur eindringen konnten als mittlere oder große. Ein Grund hierfür ergibt sich aus dem
variierenden trabekulären Abstand als Übergang zwischen den Poren des trabekulären Knochens.
Sind diese Übergänge kleiner als die Durchmesser der Knochenpartikel, wird ein weiteres Vordringen
verhindert. Auch eine veränderte Belastungsart beim Einbringen würde ein Eindringen nur ermög-
lichen, wenn die Belastung zum Bruch der Trabekel führen würde. Trabekelbrüche sind jedoch
unter klinischen Aspekten zu vermeiden, da die Mikrofrakturen den Heilungsprozess verlangsamen
können [14] und werden daher nicht mit einbezogen. Da es im umgesetzten DEM-Modell somit
nicht zum Bruch kommen konnte, könnte dies erklären, weshalb die Belastungsart beim Einbringen
der Knochenpartikel keinen signifikanten Einfluss auf die Eindringtiefe ausübte.

Ein weiterer Grund für das tiefere Eindringen kleinerer Partikel kann in der Brückenbildung gese-
hen werden. Partikel stützen sich dabei gegenseitig ab und verhindern das Vordringen der anderen
Partikel als Kollektiv. Dabei besteht eine Größenabhängigkeit, sodass bei größeren Partikeln ei-
ne Brückenbildung früher auftritt [103] . Hierbei könnte die Belastungsart beim Einbringen der
Knochenpartikel eine Rolle spielen, da Scherkräfte durch Rotation bzw. Translation zur Auflösung
von Brücken führen könnten. Damit diese Scherkräfte wirken können, muss eine Verbindung der
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Knochenpartikel in der Brücke zum oberen belasteten Partikelbereich bestehen, da nur so in Edem
Kräfte weitergegeben werden können. Die Wirkung dieser Scherkräfte konnte in den Simulationen
jedoch statistisch nicht nachgewiesen werden. In Abbildung 4.13 sind Bereiche gekennzeichnet, in
denen sich Partikel ohne Kontakt zu anderen belasteten Partikeln befinden.

Abbildung 4.13: Zwei Darstellungen von Kontakten zwischen den Partikeln und Trabekeln

Der dominierende Antriebsmechanismus scheint in den unteren Knochenstrukturschichten die Schwer-
kraft zu sein, die das Rieselverhalten auslöst, da zum Teil keine Verbindung mehr zur extern ein-
gebrachten Verdichtung besteht. Daraus ergibt sich, dass die Belastungsart beim Einbringen der
Knochenpartikel keinen signifikanten Einfluss auf die Eindringtiefe hat.

Das Rieselverhalten kann grundsätzlich im Knochen bei einer Operation nicht beobachtet wer-
den, da dieser nativ vorliegt. In der Literatur werden Werte von maximal 1,5 mm [13] für die
Eindringtiefe angegeben. Die Simulationen in dieser Pilotstudie haben Abweichungen bis maximal
50% von den Literaturwerten ergeben. Abbildungen 4.8 und 4.12 zeigen, dass die Verdichtung in
den Simulationen ein verhältnismäßig konstantes Minimum bei einer Eindringtiefe von 2 bis 2,5
mm erreichte. Die Abweichungen in der Eindringtiefe könnten durch zwei kumulierende Ursachen
ausgelöst worden sein.

Die in der Literatur angegebenen Werte beruhen auf dem Einbringen der Knochenpartikel im nati-
ven Zustand sowohl der Knochenstruktur als auch der Knochenpartikel selbst. Dabei wurde nicht
näher untersucht, welcher Einfluss dadurch auf die Knochenpartikel und deren Eindringtiefe aus-
gelöst wurde. Es ist zu vermuten, dass das bereits die Poren füllende Knochenmark das Eindringen
der Partikeln behinderte.

Der zweite Grund könnte darin bestehen, dass die Knochenpartikel bei der Auswertung der µCT-
Daten der Knochenproben bei der Auswahl des Thresholds herausgefiltert und dadurch nicht mehr
detektiert wurden [20]. Dies könnte bedeuten, dass die Abweichungen der Werte zwischen der
Literatur und den Simulationen in dieser Pilotstudie tatsächlich geringer ausfallen könnten als
bislang nachgewiesen.

Neben den diskutierten Einflussfaktoren zeigten sich in den Bereichen unter 1,5 mm Unterschie-
de in den Werten zur Verdichtung der Knochenstruktur (vgl. Abbildungen 4.8 und 4.12), die im
folgenden diskutiert werden. Ein Grund für die Unterschiede könnte die Systemgrenze bei den
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durchgeführten Simulationen sein. Während bei der Simulation zu den Belastungsarten beim Ein-
bringen der Knochenpartikel die Systemgrenze 0,2 mm Abstand zur Knochenstruktur ließ, schloss
die Systemgrenze bei den Simulationen zum Volumen mit der Knochenstruktur ab. Im Zwischen-
raum zwischen Systemgrenze und Knochenstruktur konnten sich die Knochenpartikel sammeln, die
aus der Knochenstruktur heraus fielen und im Wert mit erfasst wurden. Die Verdichtung belief sich
auf maximal 10 % bei den unter Translation eingebrachten Kugeln. In den Simulationen, bei denen
die Systemgrenze mit der Knochenstruktur abschloss, wurden nur die Partikel erfasst, die innerhalb
der Knochenstruktur eingedrungen waren. Hier lag der Wert für die Verdichtung bei weniger als
2,5 %. Es scheint daher so, dass eine Systemgrenze, die mit Abstand zur Knochenstruktur gewählt
wird, die Ergebnisse verfälscht und die Werte nicht mehr mit den Werten der Literatur verglichen
werden können.

Sofern die Systemgrenzen mit der Knochenstruktur abschließen, zeigt sich der klare Abfall der
hohen Verdichtungen auf einem ähnlichen Niveau, wie in der Literatur, sodass daraus abgeleitet
werden kann, dass auch mit optimalen Bedingungen in der Simulation ohne Knochenmark die
Eindringtiefe wie in der Realität begrenzt zu sein scheint. Es kann demnach davon ausgegangen
werden, dass die Ergebnisse ein ähnliches Verhalten wie reale Knochenpartikel aufweisen, obwohl
zum Beispiel bei der Partikelform mit Näherungen gearbeitet wurde.

Weiterhin wurde untersucht, ob Partikelformen Einfluss auf die Verdichtung der Knochenstruktur
haben. Bei der Untersuchung des Volumens der eingebrachten Knochenpartikel wurde kein signi-
fikanter Unterschied zwischen den Partikelformen festgestellt (vgl. Tabelle 4.10). Bei der Untersu-
chung der Belastungsart beim Einbringen der Knochenpartikel wurde dagegen ein signifikanter Un-
terschied ermittelt (vgl. Tabelle 4.6). Der Unterschied kann auch hier auf die Systemgrenze und die
dadurch innerhalb der Knochenstruktur verfälschten Werte zurückgeführt werden. Es muss daher
in Frage gestellt werden, ob der statistisch ermittelte signifikante Unterschied bei der Verdichtung
tatsächlich besteht. Besteht er nicht, hätte die Partikelform keinen Einfluss auf die Verdichtung der
Knochenstruktur.

4.2 Vergleich der Simulationen von Verschiebungen und Bean-
spruchungen in verdichteter und nativer Trabekelstruktur

Da bisher kaum Simulationen zur Mikrostruktur von Knochen vorliegen [35], beschäftigt sich dieses
Unterkapitel mit den Verschiebungen und Beanspruchungen von Trabekeln. Diese werden als Balken
angenähert, an deren oberen Enden sich Pyramidenstümpfe befinden. Sie sind auf einer Platte
befestigt. Der Aufbau wird als Trabekelmodell bezeichnet. Das Trabekelmodell wird verdichtet und
unter normaler und vertikaler Belastung untersucht.

Als Vergleich wird ein natives Trabekelmodell herangezogen und den gleichen Belastungen ausge-
setzt. Sollte sich ein Unterschied der Modelle zeigen, könnte dies zu einem besseren Verständnis der
Effekte im Knochen durch die Verdichtung mit Knochenpartikeln führen. In diesem Kapitel wird
die Methode der Implementierung in Edem und Abaqus vorgestellt. Dann folgen die Ergebnisse
und das Kapitel endet mit der Diskussion der Ergebnisse.
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4.2.1 Implementierung der Simulation in EDEM und Abaqus einschließlich der
Entwicklung eines Trabekelmodells

Es war sowohl ein natives als auch ein verdichtetes Balkenmodell als Darstellung eines Trabekel-
modell, basierend auf humanem Knochenmaterial, zu erstellen. Die Analyse des nativen Trabekel-
modells wurde in dem FE-Programm Abaqus ausgeführt, während die Simulation des verdichteten
Trabekelmodells über das Einbringen zu simulierender Knochenpartikel in das Trabekelmodell in
Edem erfolgte.

Zur Komplexitäts- und Rechenzeitreduzierung wurde darauf verzichtet, die in Kapitel 4.1 erstellte
Knochenstruktur zu verwenden, sondern ein neues Balkenmodell benannt als Trabekelmodell aus
der Knochenstruktur abgeleitet.

Innerhalb dieses Kapitels wird zunächst auf das Vorgehen zur Ableitung und die zu erfüllenden
Anforderungen eingegangen. Es folgt das Aufsetzen der Simulation in Abaqus sowie in Edem.
Zur ergänzten Auswertung der Ergebnisse für des verdichtete Trabekelmodell in Edem wird ei-
ne Kopplung zwischen FEM und DEM umgesetzt. Das Kapitel endet mit der Beschreibung der
Auswertung.

Zur Entwicklung des Trabekelmodells wurden Anforderungen für einen möglichst hohen Bezug
zu einer realen Knochenstruktur formuliert. Weiterhin musste als Anforderung eine Umsetzbarkeit
des Modells in FEM und DEM gegeben sein. Die Anforderungen sind im Folgenden absteigend
nach ihrer Relevanz aufgelistet:

1. Simulationszeit optimierende Modellierbarkeit mit FEM und DEM

2. Erfüllung der geometrischen Vorgaben mit ihren statistischen Abweichungen (gegebene trab.
Thick. und trab. Spac.)

3. Umsetzung des verschachtelten Aufbaus der Knochenstruktur

Um die Modellierbarkeit mit der FEM zu gewährleisten (Anforderung 1), erfolgte die Umsetzung
eines Trabekelmodells alternativ zur Knochenstruktur. Für Anforderung 2 wurden über BoneJ
Knochenparameter für das Mikromodell zu einer trabekulären Dicke von 0,17 ± 0,07 mm und
einem trabekulären Abstand von 0,8 ± 0,02 mm bestimmt (vgl. Vorgehen in Kapitel A.2).
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trab. Spac.
trab. Thick.

Abbildung 4.14: Knochenmodell mit markierten Trabekeln im Vergleich zum Trabekelmodell in der
2D-Ansicht

In Abbildung 4.14 links ist die Knochenstruktur zu sehen, in der Trabekel mit ihren unterschiedli-
chen Dicken markiert wurden. Grob ließen diese sich in ein Netz überführen, das auf der rechten
Seite in Abbildung 4.14 dargestellt ist. Auf die Nachbildung der exakt gleichen Anordnung wurde
verzichtet, da sich Mikrostrukturen von Knochen unterscheiden und daher der Einsatz von Durch-
schnittswerte ausreichend ist. Auf die variiende trabekuläre Dicke wird innerhalb jedes Balkens als
Darstellung eines Trabekels in der 3D-Ansicht eingegangen.

maximale Eindringtiefe
von Knochenpartikeln

Höhe
Anzahl

Abbildung 4.15: Knochenmodellmit markierten Trabekeln im Vergleich zum Trabekelmodell in der
3D-Ansicht

Über den Verlauf der Balken als Darstellung der Trabekel wurde eine Verringerung der Querschnit-
te vorgenommen, um innerhalb des konischen Zulaufs viele der zu beobachtenden Trabekelmaße
mit aufzugreifen (Anforderung 2). Darunter ist zu verstehen, dass die „Trabekeldicke“ entlang
der abnehmenden Pyramide ebenfalls abnahm und so die durch die Standardabweichung gegebe-
nen Trabekeldicken in jedem der Trabekel des Trabekelmodells vorkamen. Auch änderte sich über
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den Verlauf der Trabekel der „trabekuläre Abstand“, sodass ebenfalls die Standardabweichung des
Abstands zwischen zwei Trabekeln mit einbezogen wurde. Zur weiteren Einbeziehung von Anforde-
rung 1 wurde nicht die volle Tiefe der Knochenstruktur umgesetzt, sondern die bisher publizierte
Eindringtiefe, erweitert um 0,5 mm, modelliert (vgl. Kapitel 2.2).

Das Trabekelmodell wurde aus einer Grundplatte, auf der quaderförmige Balken (“Trabekel „) ange-
ordnet wurden, umgesetzt. Die Anordnung der Trabekel wurde versetzt gewählt, damit bei einem
seitlichen Druck ggf. eingebrachte Partikel nicht aus der Form herausgeschoben werden konnten
und auf den verschachteleten Aufbau eines Knochens, gezeigt in Abbildung 4.14, eingegangen wird
(Anforderung 3). Die quadratische Grundfläche der Quader hat eine Länge von 0,5 mm und einen
Abstand von 0,6 mm vom nächsten Quader. Auf den Quadern in einer Höhe von 1,2 mm ist ein
Pyramidenstumpf mit quadratischer Grundfläche und einer Spitze mit einem quadratischen Flä-
cheninhalt von 0,1 mm2.

Die Analyse des nativen Trabekelmodells wurde als Simulation in dem FE-Programm Abaqus
durchgeführt. Dazu wurde zu dem entwickelten Trabekelmodell eine Platte zum Einbringen der
Belastungen hinzugefügt. Dem Trabekelmodell und der Platte wurden die Eigenschaften von Kno-
chen zugewiesen (vgl. Kapitel 3.7), wobei als Näherung ein elastisches Verhalten implementiert
wurde, wie es zu Beginn einer Simulation empfohlen wird [15]. In diesem Zusammenhang war zu
berücksichtigen, dass Abaqus einheitenlos arbeitet und für die Verbindung mit Edem das gleiche
Einheitensystem für spätere Vergleiche zu wählen war. Beide Simulationen wurden in SI-Einheiten
aufgesetzt.

Eine Fläche der Platte wurde mit den Spitzen der Trabekel in Kontakt gebracht. Die Interaktion
zwischen beiden Geometrien wurde mit dem Haftreibungskoeffizient µS = 0,4 (vgl. Kapitel 3.7) dar-
gestellt. Es wurden drei Schritte zusätzlich zum Initialen durch Abaqus implementierten Schritt
manuell eingefügt. Im ersten Schritt wurde innerhalb der Belastungen der Platte ein Bruchteil
(0,1Pa) der im zweiten Schritt aufgebauten Belastung von 0,5 MPa aufgebracht. Im dritten Schritt
wurden in drei unterschiedlichen Simulationen die drei tangentialen Belastungen von 0,1 N, 1 N
und 10 N implementiert. Als Randbedingungen wurde das Trabekelmodell gegenüber allen sechs
Freiheitsgraden fixiert. Die Platte wiederum durfte sich auf das Trabekelmodell zu in z-Richtung
bewegen (vgl. KOS in Abbildung 4.15). Sobald der vierte Schritt begann, wurde auch eine Bewe-
gung in y-Richtung entlang des Knochens zugelassen, damit die tangentiale Belastung aufgebracht
werden konnte. Für die Vernetzung beider Geometrien wurde der Typ Tetraeder ausgewählt. Die
Gittergröße des Knochenmodells wurde nach der Netzkonvergenzanalyse (vgl. Kapitel A.8) auf
0,015 mm und die Gittergröße der Platte auf 0,5 mm gesetzt. Es wurde ein „Simulationsjob“ er-
stellt, bei dem die Output-Dateien erzeugt wurden, mit denen der Vergleich der Ergebnisse möglich
war.

Die Analyse des verdichteten Trabekelmodells erfolgte über die Nutzung der bereits imple-
mentierten Kopplung zwischen Edem und Abaqus [104]. Dazu wurde, wie Abbildung 4.16 zu
entnehmen ist, in Abaqus eine Input-Datei generiert, die anschließend in Edem eingelesen werden
konnte. Nach dem Einlesen übertrug Edem aus der bereits durchgeführten Simulation die Daten
zur Verschiebung und Belastung auf die Trabekel in der Geometrie in der Input-Datei und er-
zeugte eine Output-Datei, die in Abaqus eingelesen und ausgewertet werden konnte. Durch die
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Abaqus
Erstellung der Input-Datei

Abaqus

-Durchführen der Simulation
-Übertragen der Daten auf Input-Datei

-Erzeugen der Output-Datei

Auswertung der Output-Datei

Edem

FE-DE-Kopplung

Abbildung 4.16: Arbeitsablauf für die FE-DE-Kopplung zur ergänzten Auswertung von DE-
Ergebnissen

Kopplung war es möglich, den Einfluss der Partikel im Trabekelmodell genauer zu analysieren und
auszuwerten. Die Kopplung wird eingesetzt, da Edem zwar die Informationen zur Verschiebung
und Belastung generiert, der Auslese- und Interpretationsvorgang aber weniger Ressourceneffizient
als in Abaqus umgesetzt werden kann. Es wurde daher der Kopplungsvorgang zur Auswertung
genutzt.

Vor dem eigentlichen Kopplungsvorgang musste jedoch zunächst das Trabekelmodell in Abaqus
bis zur Input-Datei umgesetzt und die Simulation in Edem mit den Partikeln als Verdichtung des
Trabekelmodells durchgeführt werden.

Für die Erstellung der Input-Datei in Abaqus wurde das Trabekelmodell eingelesen, die Randbedin-
gungen formuliert und die Kontaktflächen definiert. Es wurden zur Sicherstellung der Kontinuität
die Materialeigenschaften der Knochenpartikel in SI-Einheiten im elastischen Materialmodell zuge-
wiesen (vgl. Tabelle 3.5). Aus der Netzkonvergenzanalyse (vgl. Kapitel A.8) wurde ein passendes
Netz mit 0,015 mm ausgewählt und ein Simulationsjob mit Input-Datei erstellt, wobei jedoch weder
Bewegungen noch Belastungen implementiert wurden.

Für die Simulation in Edem wurden vier einzelne Geometrien eingefügt und jeder Geometrie die
Material- und Kontaktparameter aus Tabelle 3.5 in SI-Einheiten zugewiesen. Die erste Geometrie,
das Trabekelmodell, wurde als Oberflächendatei eingelesen. Anschließend wurde eine Box als zwei-
te Geometrie zur Begrenzung der Partikelbewegung aus dem Trabekelmodell heraus eingefügt und
eine Fabrik oberhalb des Trabekelmodells eingesetzt. Die vierte Geometrie, war wie im nativen
Trabekelmodell, eine Platte, die die Partikel zunächst verdichtete und anschließend eine tangentia-
le Bewegung ausführte. Als zu simulierende Knochenpartikel wurden in dieser Simulation Kugeln,
Splitter und Tetraeder, basierend auf der Partikelformauswahl in Kapitel 4.1.1, mit einem Partikel-
volumen von 1,52·10−12 mm3 eingesetzt, wobei darauf geachtet wurde, dass sich für den Vergleich
des Einflusses der Partikelformen exakt die gleichen Partikelanzahlen im Modell befanden.
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Abbildung 4.17: Ablauf der Simulation zur Verschiebung

Abbildung 4.17 zeigt das Modell mit den Partikeln in den einzelnen Schritten der Simulation.
Zunächst wurden die Knochenpartikel über die Fabrik in das Trabekelmodell eingefügt. Zum Zeit-
punkt t=0,16 s wurden ggf. Knochenpartikel ergänzt, falls die angestrebte Knochenpartikelanzahl
noch nicht erreicht wurde. Zusätzlich begann zu diesem Zeitschritt die kraftgesteuerte Abwärtsbe-
wegung der Platte entlang der z-Achse, um nach dem ersten Kontakt mit den Knochenpartikeln, ca.
ab Sekunde 0,25, eine Spannung von 0,5 MPa aufzubauen. Ab Sekunde 0,35 wurde zu der normalen
Belastung eine tangentiale Belastung auf die Platte in der variierenden Höhe von 0,1 N, 1 N und
10 N hinzugefügt.

Da es angestrebt wurde, innerhalb der Analyse den Haftbereich bis kurz vor dem Gleiten für die
höchsten Belastungen auf die Trabekel mit einzubeziehen [105], wurde für 0,1 N und 1 N die
Simulationszeit auf 0,45 s gesetzt, während für 10 N die Simulation beendet wurde, sobald ein
visuell wahrnehmbares Gleiten der Platte nach ca. 0,37 s einsetzte.

Mit den Ergebnissen der Simulation in Edem und der erstellten Input-Datei aus Abaqus wurde
die Kopplung durchgeführt und die entstandene Output-Datei in Abaqus eingelesen.

Die Auswertung des Vergleichs des nativen mit dem verdichteten Trabekelmodells erfolgte, indem
zunächst qualitativ durch eine visuelle Analyse beide Trabekelmodelle gegenüber gestellt wurden.
Das auffällig unterschiedliche Verhalten der Trabekel ist auf die Verdichtung durch Knochenpartikel
zurückzuführen, sodass optisch auch das unterschiedliche Verhalten der Partikelformen untersucht
wurde, indem die Belastungen auf die Knochenpartikel in Schnittbildern exportiert und verglichen
wurden.

Für die quantitative Auswertung wurde sowohl im nativen als auch im verdichteten Trabekelmodell
verschiedene Parameter zur Auswertung in Matlab exportiert. Dabei handelte es sich um die
Verschiebung in x-, y- und z-Richtung sowie den Druck und die Von-Mises-Vergleichsspannung.
Sie werden in Abbildung 4.18 gezeigt. Da sich beim verdichteten Trabekelmodell unterschiedliche
Richtungen der Auslenkungen in X- und Y-Richtung ergaben, wurde mit Beträgen gearbeitet. So
sollte verhindert werden, dass es zum Ausgleich der Werte bei der Mittelwertbildung kommt. Es
wurden Mittelwerte der exportierten Daten zum verdichteten Trabekelmodell zu den Zeitpunkten
t=0,45s für 0,1N und 1N sowie t=0,38s für 10N gebildet. Für die FE-Analyse wurden die Zeitpunkte
t=0,449s für 0,1N, t=0,442s für 1N und t=0,383s für 10N ausgewertet, da dann die Simulationen
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Abbildung 4.18: Aus Abaqus exportierte Informationen zur Auswertung der Verschiebungen, der
Von-Mises-Vergleichsspannungen und des Drucks aufgebracht entweder durch Par-
tikel in Edem oder durch die Platte in Abaqus

abbrachen und damit bei jedem der Modelle noch Haftreibung bestand. Die Ergebnisse wurden mit
Literaturangaben aus Makromodellen verglichen.

Statistisch wurde zunächst das verdichtete Modell genauer untersucht, indem über eine einfaktori-
elle ANOVA geprüft wurde, ob die Partikelformen und die seitliche Belastung einen signifikanten
Unterschied auf die Verschiebungen und Belastungen ausübten. Anschließend wurde erneut eine
ANOVA zum Vergleich des nativen und verdichteten Modells durchgeführt, um genauer zu identifi-
zieren, ob und welchen Einfluss die Knochenpartikel bei der Verdichtung auf die Trabekel besaßen.

4.2.2 Ergebnisse des Vergleichs zwischen einem verdichteten und einem nativen
Trabekelmodell

Abbildung 4.19 verdeutlicht optisch, dass der Unterschied zwischen einem nativen und verdichteten
Modell darin zu bestehen scheint, dass das Belastungsverhalten sich unterscheidet. Während es bei
dem nativen Modell in Abbildung 4.19 (a) so aussieht, als würden alle Trabekel gleich belastet und
sich an denselben Positionen Spannungsmaxima ausbilden, wirkt es bei dem verdichteten Trabekel-
modell in Abbildung 4.19 (b) so, als würden sich an unterschiedlichen Positionen auch entlang der
Trabekel Spannungsmaxima ausbilden. Die Trabekel scheinen in Abbildung 4.19 (b) in unterschied-
liche Richtungen ausgelenkt zu werden, die von der Belastungsrichtung abweichen. In Abbildung
4.19 (a) scheint eine Ausrichtung entlang der Belastungsrichtung zu erfolgen. Das Belastungsprofil
scheint sich durch die zur Verdichtung eingebrachten simulierten Knochenpartikel gegenüber einem
nativen Trabekelmodell zu verändern.

Es war zu untersuchen, ob sich auch innerhalb eines verdichteten Trabekelmodells durch die Parti-
kelformen unterschiedliche Belastungsprofile einstellten und welche möglichst günstig für die Tra-
bekel ausfallen könnten.

In Abbildung 4.20 werden für die FE-DE-Kopplung des verdichteten Mikromodells der gleiche
Schnitt aus der y-z-Ebene verschoben um 1,65 mm in negativer x-Richtung aus Edem gezeigt. Sie
werden sowohl nach den Partikelformen als auch den Belastungshöhen aufgeteilt.

Die Partikel befanden sich unter Kompression. Die abweichende Farbskala wurde gewählt, um die
Darstellung diskreter Partikel sicherzustellen, wobei ein Anstieg der Helligkeit mit einem Anstieg



4 Simulationen der Knochenpartikel mit der DEM 74

(a) Natives Trabekelmodell berechnet in
Abaqus

(b) Verdichtetes Trabekelmodell berechnet in
Edem mit runden Knochenpartikeln

Abbildung 4.19: Grafische Darstellung der Von-Mises-Vergleichsspannungen bei einer tangentialen
Belastung von 10 N für das native und das verdichtete Trabekelmodell

der Belastung einhergeht. Die dargestellten Gelbtöne entsprechen ungefähr der Hälfte der unterhalb
der Bilder angegebenen maximalen Spannung bzw. Kräfte.

In Abbildung 4.20 ist zunächst bei den Kugeln eine im Schnitt eher verteilte Kompressionskraft
durch eine leichte Erhellung der Knochenpartikel zu sehen. Ein hoher Anteil aller Kugeln auch in
den Trabekelzwischenräumen scheint leicht belastet zu werden. Bei den Splittern befindet sich in
der Mitte der Schnitte ein Bereich, der heller ist und damit höher belastet zu sein scheint, während
die Randbereiche zum Teil keiner Kompressionskraft ausgesetzt zu sein scheinen. Sie werden grau
dargestellt. Bei beiden Formen scheint ein ähnliches Verhalten unabhängig von tangentialen Belas-
tungen vorzuliegen. Bei den Tetraeder wiederum scheinen sich die Ansichten über die Belastungen
hinweg stärker zu unterscheiden. Auch bei den Tetraedern ist grundsätzlich zu beobachten, dass
die Belastung verteilt zu werden scheint, da bis zur optischen Mitte der Trabekel viele hellere Par-

Abbildung 4.20: Tabellarische Übersicht zur Kompressionskraft, die auf die verschiedenen Partikel
bei zunächst vertikaler Belastung von 0,5 MPa und anschließend axialer Belastung
entlang der y-Achse wirken
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tikel zu sehen sind. Bei 0,1 N befindet sich dieser hellere Bereich jedoch eher am linken Bildrand
orientiert, während sich die Belastung bei 1 N über das ganze Bild verteilt. Bei 10 N scheint sich
die Belastung durch heller dargestellte Partikel entlang der y-Achse zu verschieben, sodass optisch
links im unbelasteten Bereich keine helleren Partikel mehr wahrzunehmen sind. Es scheint dem-
nach ein Unterschied zwischen den Partikelformen zu bestehen, während der Unterschied bei den
Belastungen nur bei den Tetraedern zu beobachten ist.

Abbildung 4.21 zeigt zur weiteren Verdeutlichung dieser scheinbar unterschiedlichen Auswirkungen
der Partikelformen einen weiteren Schnitt, der in x-z-Ebene auf der y-Achse um 1,65mm verscho-
ben liegt. Es scheint erneut bei den Kugeln zu einer Verteilung der Lasten zu kommen, während
sich bei den Splittern eine zentrierte Belastung der Mitte ausbildet. Bei den Tetraedern scheint
es aus dieser Ansicht aber zu einer stärkeren Verteilung der Kraft zu kommen, sodass nun auch
tiefer liegende simulierte Knochenpartikel belastet wurden. Zwischen den unterschiedlichen tangen-
tialen Belastungen innerhalb einer Partikelform scheint kein sichtbarer Unterschied zu bestehen,
da ähnliche Partikelbereiche heller erscheinen.

Abbildung 4.21: Tabellarische Übersicht zur Kompressionskraft, die auf die verschiedenen Partikel
bei zunächst vertikaler Belastung von 0,5 MPa und anschließend axialer Belastung
entlang der y-Achse wirken

Abbildung 4.22: Zeitlicher Ablauf der Belastung der Partikel für Kugeln unter einer seitlichen Be-
lastung von 10 N
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Abbildung 4.22 zeigt den zeitlichen Ablauf der Belastungsverschiebung bei Kugeln im gleichen
Schnitt der y-z-Ebene ohne Versatz entlang der x-Achse. Es fällt auf, dass die maximale Kompres-
sionskraft zum Zeitpunkt 0,23s mit 0,475N höher ist, als die zum Zeitpunkt 0,32s (0,257N). Die
Belastung steigt ab Sekunde 0,35 wieder mit der seitlichen Belastung auf 0,375N zum Zeitpunkt
t=0,375s. Es ist zu sehen, dass sich in der ersten Abbildung der Abfolge die Kompressionskraft im
oberen Bereich der Trabekel im Schritt 1 verteilt. Dann scheint eine Umlagerung in tiefere Schich-
ten im Schnitt 2 zu erfolgen. Zwischen Schritt 2 und 3 wurde die Haftkraft überschritten, sodass
es zum Gleiten der Platte auf den Partikeln kam. Sobald die Platte im vierten Bild nicht mehr im
Kontakt mit allen Partikeln stand, bzw. diese an ihrer Position hielt, kam es zu einer Umwandlung
des aufgebauten Druckes in Bewegungsenergie. Die linken Partikel waren nicht mehr belastet und
bewegten sich nach oben. Die weiter rechts liegenden Partikel scheinen eine höhere Belastung im
Vergleich zum vorherigen Schritt zu erfahren.

In Tabelle A.6 im Anhang sind alle Mittelwerte und Standardabweichungen für die Verschiebungen
sowie die Von-Mises-Vergleichsspannungen und den Druck für alle Partikelformen sowie das native
Trabekelmodell, bezeichnet mit FEM, aufgelistet. Statistisch konnte über eine ANOVA gezeigt
werden, dass zwischen den Partikelformen ein signifikanter Unterschied bei der Auslenkung in
x-Richtung (p<0,001), in y-Richtung (p<0,001) in z-Richtung (p<0,001) und bei der Von-Mises-
Vergleichsspannung (p=0,003) besteht. Aus dem ungleiche Varianzen nachweisenden Levene-Test
(p<0,001) wurde abgeleitet, dass der Bonferroni-Post-Hoc-Test zu nutzen war.

Der Bonferroni-Post-Hoc-Test zeigte, dass auch im Paarvergleich zwischen den unterschiedlichen
Formen ein signifikanter Unterschied innerhalb der Verschiebung entlang der x-Achse bestand
(p<0,001). Die Tetraeder führten hierbei zur geringsten Verschiebung und die Splitter zur Höchs-
ten. Die Verschiebungen in x-Richtung sind wie folgt einzuordnen: T (X) < K(X) < S(X). In
y-Richtung lag der signifikante Unterschied von Tetraedern und Kugeln (p=0,002) etwas unterhalb
derer der anderen Kombinationen (p<0,001), wobei erneut die Splitter zur höchsten Verschiebung
führten. Die Verschiebung der Tetraeder lagen weiterhin unterhalb der Verschiebung durch die
Kugeln. Auch hier ist abzuleiten, dass T (Y ) < K(Y ) < S(Y ). In z-Richtung lag die Signifikanz
von Kugeln und Splittern (p=0,005) oberhalb der anderen Kombinationen (p<0,001). Weiterhin
lag die Verschiebung bei den Splittern am höchsten und bei den Tetraedern am niedrigsten. Für
die Verschiebungen in z-Richtung lässt sich demnach ableiten: T (Z) < K(Z) < S(Z). Für die
Von-Mises-Vergleichsspannungen konnten die Ergebnisse der Kugeln und Tetraedern nicht signifi-
kant unterschieden werden (p>0,999). Kugeln und Splitter (p=0,018) sowie Splitter und Tetraeder
(p=0,006) unterschieden sich jedoch signifikant. Durch die Splitter wurden hierbei die gerings-
ten Werte erzielt. Die Kugeln übten zu Beginn die größte Belastung aus, wobei sie bei einer
höheren tangentialen Belastung von den Tetraedern übertroffen wurden. Es ist abzuleiten, dass
T (Mis) ≈ K(Mis) > S(Mis) gilt. Beim Druck machten die Partikelformen keinen signifikanten
Unterschied (p=0,057) und auch der Bonferroni-Post-Hoc-Test zeigt, dass zwischen Kugeln und
Splittern (p=0,151), Kugeln und Tetraeder (p>0,999) sowie Splittern und Tetraedern (p>0,999)
kein signifikanter Unterschied bestand. Die Druckbelastung der Kugeln und Tetraeder lag hier zu-
nächst oberhalb der Belastung der Splitter, wobei die Splitter sich für eine Belastung von 10N
anglichen, sodass abzuleiten ist, dass T (D) ≈ K(D) ≈ S(D) gilt.
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Für die variable seitliche Belastung von 0,1 N über 1 N bis 10 N wurde innerhalb der ANOVA kein
signifikanter Unterschied für die Verschiebung in x-Richtung (p>0,999), in z-Richtung (p>0,999),
bei den Von-Mises-Vergleichsspannungen (p=0,882) und dem Druck (p=0,542) nachgewiesen. Im
Paarvergleich mit dem Bonferroni-Post-Hoc-Test lagen die Signifikanzen überwiegend bei p>0,999.
Eine Ausnahme davon bildet der Druck bei dem der Unterschied von 1 N auf 10 N niedriger lag
(p=0,939). Zu einer signifikanten Steigerung der Verschiebungen kam es bei der Verschiebung in y-
Richtung (p<0,001) entlang der Belastungsachse. Über den Bonferroni-Post-Hoc-Test wurde sowohl
der Anstieg von 0,1 N zu 10 N (p<0,001) als auch 1 N zu 10 N (p<0,001) signifikant markiert,
sodass hier anzunehmen ist, dass 0, 1N(Y ) ≈ 1N(Y ) < 10N(Y ) gilt.

Der signifikante Unterschied zwischen den Partikelformen scheint deutlich in Abbildung 4.23 (a)
hervor zu treten, da sich die Verläufe von Tetraedern, Splittern und Kugeln in ihrer Amplitude, nicht
aber in ihrem Verlauf unterscheiden. Die Mittelwerte zwischen einer Belastung von 0,1 N und 1 N
scheinen dabei nahezu konstant zu bleiben (vgl. Tabelle A.6 für genaue Zahlenwerte). Es ist jedoch
für jede der Partikelformen ein deutlicher Anstieg bei einer Belastung von 10 N gegenüber 0,1N und
1N zu sehen. Bei den Von-Mises-Vergleichsspannungen in Abbildung 4.23 (b) scheinen die optischen
Bilder nicht denen der statistischen Auswertung eines nicht signifikanten Unterschieds (p=0,882) bei
unterschiedlichen Belastungen zu entsprechen. Diese Interpretation ist darauf zurückzuführen, dass
die Belastungen bei den Kugeln sanken, während die Belastungen für Tetraeder und Splitter stiegen.
Daher wurde das in Abbildung 4.23 (b) zwischen 1 N und 10 N dargestellte Verhalten der einzelnen
Partikelformen erneut statistisch untersucht. Es wurde eine einfaktorielle ANOVA zwischen den
Unterschieden von 1 N und 10 N durchgeführt (p=0,112), auf deren Basis gezeigt werden konnte,
dass beim LSD-Post-Hoc-Test ein signifikanter Unterschied zwischen dem Verlauf der Tetraeder und
der Kugeln besteht (p=0,047). Für Kugeln und Splitter (p=0,120) sowie für Splitter und Tetraeder
(p=0,656) konnte kein signifikanter Unterschied festgestellt werden. Es scheint bei den Kugeln zu
einer stärkeren Verteilung der Spannungen zu kommen, während die weniger runden Partikelformen
eine Steigerung der Belastung hervorriefen.

Im direkten Vergleich des nativen Trabekelmodells (FEM) mit dem verdichteten Trabekelmodell
(DEM) fallen zunächst einmal die unterschiedlichen Verläufe der Graphen auf. In x-Richtung ist
keine Verschiebung beim nativen Modell (vgl. Tabelle A.6) zu beobachten, während die Splitter
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Abbildung 4.23: (a) Verschiebung der Trabekel entlang der y- bzw. Kraftangriffsrichtung und
(b) Von-Mises-Vergleichsspannung auf die Trabekel jeweils aufgeführt abhängig
von der Form und der seitlichen Belastung
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Abbildung 4.24: Verläufe von Verschiebungen und der Von-Mises-Vergleichsspannung innerhalb des
Trabekelmodells unter variabler tangentialer Belastung zur Hervorhebung des Un-
terschieds zwischen einem nativen und einem verdichteten Trabekelmodell

bei einer Belastung von 10 N Werte von 534±300 µm aufwiesen (vgl. Abbildung 4.24 (a)). Bei der
Verschiebung in y-Richtung steigerten sich die Werte des nativen Modells kontinuierlich (0,1 N:
3,45±1,31 µm; 1 N: 33,59±11,61µm; 10 N: 167,3±43,20 µm). Sie lagen allerdings unterhalb der
Werte der Partikelform Tetraeder mit den kleinsten Verschiebungen (vgl. Abbildung 4.24 (b) und
Tabelle A.6). Während sich die Werte für die durch unterschiedliche Partikelformen verdichteten
Trabekel in z-Richtung kaum bewegten, kam es auch hier zu einem Anstieg der Verschiebung im
nativen Modell (0,1 N: 0,16 ± 0,058 µm; 1 N: 18,97 ± 1,90 µm; 10 N: M=43,20 ± 17,55 µm). Dieser
Anstieg sorgte dafür, dass die Verschiebungen oberhalb der Verschiebungen von Tetraedern (5,81 ±
5,12 µm) und Kugeln (15,83 ± 12,15 µm) lagen (vgl. Abbildung 4.24 (c)). Ein ähnliches Verhalten
war ebenfalls bei den von-Mises-Vergleichsspannungen zu beobachten, wobei hier die Werte für
das native Modell (10N: M=61,19 ± 19,38 MPa) oberhalb aller Spannungen in den verdichteten
Modellen lagen (vgl. Abbildung 4.24 (d) und Tabelle A.6).

Ähnlich wie in Abbildung 4.24 (d) zeigt sich in Abbildung 4.25 noch einmal der deutlich höhere
Anstieg der Belastung im nativen Modell aufgetragen für den Druck auf die Trabekel. Dieser Anstieg
scheint dabei höher als der Anstieg für Tetraeder und Splitter zu sein. Der Abfall des Drucks für
die Kugeln ist abzugrenzen. Es scheint demnach so, als würde die Verdichtung des Knochens für
eine Verteilung der Kräfte und Abschirmung der Trabekel sorgen. Die Trabekel im Trabekelmodell
scheinen sich mehr zu verschieben, jedoch gleichzeitig einer geringeren Belastung ausgesetzt zu sein.

Statistisch ergab sich aus der ANOVA, dass zwischen dem nativen und den verdichteten Modellen
ein signifikanter Unterschied bezüglich der Verschiebung in x-Richtung (p<0,001), in y-Richtung
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Abbildung 4.25: Verläufe des Drucks innerhalb des Trabekelmodells unter variabler tangentialer
Belastung zur Hervorhebung des Unterschieds zwischen einem nativen und einem
verdichteten Trabekelmodell

(p<0,001) und in z-Richtung (p<0,001), für die Von-Mises-Vergleichsspannungen (p<0,001) sowie
für den Druck (p<0,001) bestand. Eine steigende Belastungshöhe führte zu signifikant steigenden
Verschiebung in x-Richtung (p<0,001) und in z-Richtung (p=0,047). Sie sie führte jedoch nicht
zu einer signifikanten Steigerung der Verschiebung in y-Richtung (p=0,114), bei den Von-Mises-
Vergleichsspannungen (p=0,081) und dem Druck (0,193) auf die Trabekel.

Bei der genaueren Untersuchung der unterschiedlichen Paare über den Bonferroni-Post-Hoc-Test
ergaben sich für die x-Richtung signifikante Unterschiede aller Formen mit den Ergebnissen der
FEM (p<0,001). In y-Richtung ergaben sich ähnliche Ergebnisse, wieder signifikante Unterschiede
für jede der Partikelformen bestand (p leq 0,013). In z-Richtung bestand ein signifikanter Unter-
schied zwischen den Kugeln sowie den Splittern und den Tetraedern (jeweils p<0,001), jedoch war
der Unterschied zwischen den Tetraedern und dem nativen Modell nicht signifikant (p>0,999). Bei
den Von-Mises-Vergleichsspannungen bestanden zwischen den durch Kugeln verdichteten Trabekeln
und den nativen Trabekeln (p=0,002) sowie den durch Tetraeder verdichteten Trabekeln und den
nativen Tranbekeln (p<0,001) signifikante Unterschiede. Unterschiede zwischen den Splittern und
dem nativen Modell sind jedoch nicht signifikant (p>0,999). Für den Druck wiederum waren nur
die Unterschiede zwischen den Splittern und dem nativen Modell signifikant (p=0,024), während
die Kugeln (p>0,999) und die Tetraeder (p>0,999) keinen signifikanten Unterschied aufwiesen.

Auch für diesen Test wurde die Steigung zwischen 1 N und 10 N statistisch untersucht. Hierbei
ergab sich, dass sich der Anstieg der Trabekelbelastung für den Druck signifikant vom Anstieg des
Drucks bei einem verdichteten Modell unabhängig von den eingesetzten Partikelformen unterschied
(p<0,001 für jede Partikelform). Es scheint daher so, als könnte durch die Verdichtung der Trabekel
die Belastung verringert werden und damit für Belastungen bei 10 N gelten: p(T ) ≈ p(S) ≈ p(K) <
p(FEM).
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4.2.3 Diskussion des Vergleichs zwischen nativem und verdichteten Modell

Bezogen auf die Leitfrage dieses Kapitels, ob ein Unterschied zwischen einem verdichteten und einem
nativen Trabekelmodell besteht, konnte ein signifikanter Unterschied nachgewiesen werden. Dabei
ist folgend aber genauer darauf einzugehen, welchen Einfluss der Auswertungszeitpunkt gespielt
haben könnte, sowie die Bedeutung der einzelnen Ergebnisse herauszuarbeiten. Ebenfalls werden
die eingesetzten Materialmodelle diskutiert.

Für den Auswertungszeitpunkt ist hervorzuheben, dass angestrebt wurde, den letzten Zeitpunkt
der Haftreibung auszuwerten. Da sich für die verdichtete Trabekelstruktur bei den Belastungen mit
0,1 N und 1 N kein Gleiten einstellte, konnten die letzten simulierten Zeitpunkte eingesetzt werden.
Auch war kaum ein Unterschied zwischen den Ergebnissen für die Verschiebungen in X-, Y-, und Z-
Richtung, sowie den Von-Mises-Vergleichsspannungen und dem Druck zu detektieren, sodass daraus
abgeleitet werden kann, dass hier die Haftreibungskoeffizienten der Knochenpartikel die Bewegung
verhinderten und die Knochenpartikel die Belastungen aufnahmen. Bei einer tangentialen Belastung
von 10 N war das Gleiten der Platte auf den Knochenpartikeln bereits 0,03 Sekunden nach Beginn
der Belastung zu beobachten. Damit würde die Auszugskraft des verdichteten Trabekelmodells
zwischen 1 und 10 N liegen (vgl. Abbildung 4.24).

Bei dem nativen Modell in der FEM lies sich die Auszugskraft so nicht bestimmen, da jedes der
Modelle abbrach, wobei die Zeitspanne bis zum Abbruch mit steigender Belastung abfiel (p=0,016,
R2=0,999). Der Abbruch wurde darauf zurückgeführt, dass zu den Zeitpunkten die maximale Deh-
nung der Trabekel erreicht wurde und das Gleiten nun beginnen würde. Es erfolgte aber für den
Gleitzustand keine Berechnung mehr im nativen Modell. Um trotzdem die Vergleichbarkeit zwischen
den verdichteten und den nativen Trabekelmodellen sicherzustellen, wurde über T-Tests untersucht,
ob ein signifikanter Unterschied zwischen den Ergebnissen vor dem Gleiten und den Endzeitpunkten
im verdichteten Modell nachgewiesen werden konnte. Da sich nur in 20 % ein signifikanter Unter-
schied einstellte, wurde auf die Unterscheidung zwischen Haften und Gleiten für die Ergebnisse der
verdichteten Modelle verzichtet und mit den Werten des letzten Auswertungszeitpunkts und da-
mit der Belastung beim Gleiten ausgewertet. Die signifikanten Unterschiede wurden für Tetraeder
entlang der Belastungsachse bestimmt (p<0,001).Desweiteren lagen die signifikanten Unterschiede
zwischen der Haftreibung und der Gleitreibung bei den Kugeln in x-Richtung (p=0,013) und beim
Druck (p=0,031).

Für die Auszugskraft konnte ein Vergleichswert aus der Literatur herangezogen werden. In der Ar-
beit von Shirazi-Adl et al. wurden trabekuläre Knochenblöcke mit den Abmaßen 20x15x10mm
auf ihre unterschiedliche Verschiebung bei wechselnden normalen und tangentialen Belastungen
bei unterschiedlichen Oberflächen untersucht [106]. Die normale Belastung lag dabei mit 0,1, 0,15
und 0,25MPa unterhalb der in dieser Arbeit eingesetzten Belastung von 0,5MPa. Dadurch lässt
sich erklären, dass die normale Verschiebung in dieser Arbeit mit 1 bis maximal 43µm zum Teil
über der Verschiebung in der Arbeit von Shirazi-Adl et al. mit maximal 10µm liegt [106]. Die
tangentiale Belastung ist mit einer Kraft von 30 N im Modell aus der Literatur deutlich höher,
wobei hier zu beachten ist, dass die Fläche der eingesetzten Knochenstruktur ebenfalls größer ist.
Es werden maximale Verschiebungen von 400µm vor dem Lösen der Platten von den Knochenstruk-
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turen angegeben, die beispielsweise bei der Belastung in der DE-Simulation nicht erreicht wurden,
bevor sich die Platte löste (Maximum Splitter 300µm vgl. Tabelle A.6). Die Ergebnisse lagen in
einer ähnlichen Größenordnung wie die Literaturangaben. Da sich für das native Modell eine deut-
liche Steigerung der Verschiebungen entlang der Belastungsrichtung einstellte, kann hier von einer
weiteren Steigerung der Verschiebungen und Belastungen ausgegangen werden, sobald eine höhere
Belastung auf das Modell aufgebracht wird. Demnach scheint auch für das native Modell ein Bezug
der Simulationsergebnisse zu den Ergebnissen der Veröffentlichung zu bestehen [106].

In diesem Zusammenhang ist hervorzuheben, dass die Steigungen der Belastungen deutlich höher im
nativen als im verdichteten Trabekelmodell sind und sich das grundsätzliche Verhalten unterschied
(p<0,001). Daraus ergibt sich, dass die Verdichtung durch Knochenpartikel mit unterschiedlichen
Partikelformen einen Einfluss auf das Trabekelmodell ausüben, der als positiv einzuschätzen ist,
wenn Belastungen reduziert werden können.

Im verdichteten Trabekelmodell wurden am Anfang der Simulation bereits hohe Verschiebungen
durch die simulierten Knochenpartikel erzeugt. Dies ist darauf zurückzuführen, dass die Trabe-
kel durch die normale Belastung auf die Knochenpartikel vom Zentrum aus sowohl in x- als auch
y-Richtung verschoben wurden. Die Trabekel besaßen demnach eine hohe Initiativverschiebung,
die bei dem nativen Modell nicht zu beobachten war. Diese Initiativverschiebungen wurden dann
bei kleinen Belastungen zum Teil nicht mehr und bei höheren Belastungen im Verhältnis weni-
ger erhöht als es bei dem unverdichteten Modell für die einzelnen Trabekel der Fall war (vgl.
Abbildung 4.24). Dieses Verhalten bezogen auf einen hohen Initiativwert konnte ebenfalls bei
den Von-Mises-Vergleichsspannung und dem Druck beobachtet werden. Die initiativen Von-Mises-
Vergleichsspannungen und der initiative Druck lagen ebenfalls auf einem erhöhten Niveau, das aber
unterhalb der Werte der nativen Knochenstruktur lag (vgl. Gleichung 4.2).

σMis(FEM, 10N) > σMis(DEM, 10N) (4.2)

σMis steht hierbei für die Von-Mises-Vergleichsspannung. Die Von-Mises-Vergleichsspannung für
DEM setzt sich aus der initial aufgebrachten Von-Mises-Vergleichsspannung und der durch 10N
aufgebrachten Von-Mises-Vergleichsspannung zusammen.

Aus diesem Zusammenhang kann abgeleitet werden, dass die zur Verdichtung eingebrachten Kno-
chenpartikel den Knochen durch diese initiative Bewegung bzw. die initiative Spannung nicht zu
beschädigen scheinen, da die Bewegungen bzw. Spannungen im nativen Vergleichsmodell ebenfalls
aufgebracht und vom Trabekelmodell aufgenommen werden konnten.

Ob dies in der Realität ebenfalls der Fall ist, muss jedoch noch nachgewiesen werden, da hier für die
Mikrobewegungen die Limitation von 150 µm bekannt sind [8]. Es ist zu untersuchen, ob sich dieser
Wert auf jeden einzelnen Trabekel bezieht oder einzelne Trabekel eine größere Bewegung vor einem
Bruch ausführen können, als es durch die 150 µm impliziert wird. Sind Verschiebungen von 150 µm
kritisch für jeden Trabekel zu unterschreiten, um die Osseointegration sicherzustellen, kann dennoch
die Verdichtung einen Vorteil ausüben, da die Trabekel unterschiedlich belastet werden und nicht,
wie im nativen Modell, gleichzeitig eine Belastung erfahren und ggf. abscheren. Weiterhin liegen die
Maximalbelastungen im verdichteten Modell nur in einzelnen Fällen an den Trabekelspitzen. Dies
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kann besonders bezogen auf dünne Trabekel von Vorteil sein, da die Angriffspunkte so weg von
den weniger widerstandsfähigen Trabekeln bewegt werden. Die maximalen Spannungen entstanden
an den unteren Übergängen und damit übertragen an den Verbindungen zwischen den Trabekeln.
Es ist weiterhin zu sehen, dass die Standardabweichungen zum Teil so weit variieren, dass sie
die Mittelwerte überschreiten und negative Verschiebungen auftraten (vgl. Tabelle A.6). Diese sind
dadurch zu erklären, dass sich durch die Umverteilung der Partikel auch die Ausrichtungen einzelner
Partikel verschieben könnten.

Bezüglich der unterschiedlichen Ergebnissen der Partikelformen in Kapitel 4.2.2 ist weiterhin ab-
zuleiten, dass sich besonders die Kugeln bei Belastung neu anordnen und die Spannungen und den
Druck über die Trabekel gleichmäßiger verteilen. Entlang der transversalen x-Richtung führten sie
in Abbildung 4.24 (a) sogar zu einer Verringerung der Verschiebung und zur Aufnahme eines Teils
des Drucks (vgl. Abbildung 4.24 (d)). Dieses Verhalten kann primär auf ihre Form zurückgeführt
werden, da runde Partikel keine Möglichkeit haben, sich zu Verkeilen und ihre Bewegungen nur
durch den Haftreibungskoeffizienten des Partikelmaterials beeinflusst wird.

Bei den Tetraedern wurden über die unterschiedlichen Belastungen konstante Trabekelverschie-
bungen und Von-Mises-Vergleichsspannungen und Drücke in den Trabekeln hervorgerufen. Eine
Ausnahme bildete hierbei die Verschiebung in axialer Richtung, die mit einer höheren Verschie-
bung einher ging. Tetraeder schienen demnach durch ihre Form bessere Möglichkeiten zu haben,
gegenseitig eine Verschiebung zu verringern, da sie weniger gut aufeinander abrollen konnten und
so die Trabekel vor den Belastungen abschirmen konnten [61].

Bei den Splittern schien das Verkeilen wie bei den Tetraedern verstärkt aufzutreten, da sie bei-
spielsweise für die axiale Verschiebung die größten Werte generierten (vgl. Abbildung 4.24 (b)). Bei
den Von-Mises-Vergleichsspannungen und auch dem Druck auf die Trabekel blieben die Splitter
jedoch unterhalb der Tetraeder und Kugeln (vgl. Abbildungen 4.24 (d) und 4.25). Dadurch kann
ein Tradeoff aufgestellt werden, ob eine geringere Verschiebung oder eine geringere Belastung zu
bevorzugen ist.

Um gezielt durch die Verdichtung das Verhalten der Trabekel zu beeinflussen, bestehen zwei Mög-
lichkeiten. Kugeln können einzusetzen, damit möglichst konstante Verschiebungen und Belastungen
auch basierend auf der verhältnismäßig kleinen Standardabweichung auftreten. Alternativ können
Splittern eingesetzt werden. Die sehr große Standardabweichung der Splitter in Abbildung 4.24
(b) zeigt, dass viele Trabekel deutlich geringer belastet werden als der Durchschnitt der belaste-
ten Trabekel. Es würde demnach nicht zu einem gesamten Versagen aller Trabekel zum gleichen
Zeitpunkt kommen, sondern vielmehr einzelne Trabekel versagen. Die Verkeilung könnte weiter-
hin dafür sorgen, dass die Partikel einen großen Teil der Belastung auch in möglichen Bruchzonen
übernehmen.

Wenn davon ausgegangen wird, dass die oberen Trabekelbereiche vom Abscheren bei der Belastung
des Implantats bedroht werden, sollte möglichst eine Verteilung der Belastung in tiefer liegende
Schichten erfolgen. Optisch können Tetraeder dafür nicht sorgen, sodass sie als Form weniger emp-
fohlen werden, da sie optisch die die Kräfte nicht verteilen, sondern in Gebieten nahe der Platte
halten. Sollte sich aber herausstellen, dass nicht die Spannungen sondern die Verschiebungen den
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kritischen Wert für das Versagen von Trabekeln vorgeben, sind Tetraeder wegen ihrer geringen
Verschiebungen einzusetzen (vgl. Abbildung 4.24).

Allgemeiner ist noch anzumerken, dass in den Simulationen nicht die gleichen Materialmodelle ein-
gesetzt wurden. In Abaqus wurde ein linear-elastisches Materialmodell eingesetzt [31, 34], wobei
für Knochen bereits nachgewiesen wurde, dass er ein viskoelastisches Verhalten aufweist und hete-
rogen ist [17]. Für einen genaueren Vergleich, der über eine Pilotstudie hinausgeht, wäre es demnach
notwendig, auch in Abaqus das viskoelastische Verhalten zu implementieren. Aufgrund der kurzen
Simulationszeiten von maximal 0,45 s wird jedoch davon ausgegangen, dass die Umsetzung eines al-
ternativen Materialmodells innerhalb dieser Arbeit nicht notwendig ist, da sich die Besonderheiten
des viskoelastischen Verhaltens nicht zeigen würden. Bei der Auswahl des passenden Materialm-
odells ist bei weiteren Arbeiten zu bedenken, dass das in dieser Arbeit verwendete Knochenmodell
ein Mikromodell ist und zu prüfen ist, ob die Materialmodelle etabliert für Makromodelle vom
Knochen angewendet werden dürften [15, 31, 107].

4.3 Limitationen in den Simulationen

Die Limitationen beziehen sich sowohl auf die Untersuchung der Eindringtiefe von Knochenpar-
tikeln in eine Knochenstruktur als auch auf den Vergleich eines nativen mit einem verdichteten
Trabekelmodell.

Bezugnehmend auf die Simulationen ist die Simulationszeit sowie die Rechenkapazität des Compu-
ters als Limitation einer Simulation mit der DEM zu nennen. Durch die vielen durchzuführenden
Berechnungsschritte bei kleinen Durchmessern konnten nur geringe Beobachtungszeiträume unter-
halb einer Sekunde umgesetzt werden, die dennoch zum Teil 48 Stunden Rechenzeit aufwiesen (vgl.
Kapitel A.4). So konnte nicht geprüft werden, ob Ruhezustände erreicht wurden. Zur Beschleuni-
gung der Simulationen wird in der Literatur empfohlen, die Modelle zu skalieren [36, 37, 108]. Der
Ansatz wurde getestet und für diese Arbeit verworfen, da nach Anpassung der Schwerkraft keine
Bewegungen der Knochenpartikel in der Knochenstruktur mehr zu beobachten waren. Weiterhin
ist für eine Simulation mit der DEM anzumerken, dass die Simulationsergebnisse nie identisch auf-
grund der iterativen Rechenschritte ausfallen, sodass Simulationen mehrfach zu wiederholen sind.
Darauf wurde in dieser Arbeit als Pilotstudie verzichtet.

Innerhalb der Simulationen wurden homogene Partikelproben eingesetzt, obwohl die in den Ver-
suchen in Kapitel 3 bestimmten Proben heterogen waren. Auch wurden nur die Daten der Ver-
gleichsprobe genutzt, obwohl die Material- und Kontaktparameter der Knochenpartikelproben zum
Teil abwichen. Bei den eingesetzten Partikelformen ist anzumerken, dass sie auf qualitativen 2D-
Aufnahmen basieren (vgl. Tabelle 4.3) und es somit möglich sein könnte, dass die Knochenpartikel
in Realität andere Partikelformen einnehmen als primär Kugeln, längliche Splitter und Tetraeder.
Dafür müsste dann auch der Rollreibungskoeffizient der Partikelformen ggf. angepasst werden, da
zwar ein Kruskal-Wallis-Test für unabhängige Stichproben zeigte (p=0,083), dass die Verteilung
der Winkel über die Formen gleich ist, sie aber in ihrer Höhe variierten.

Innerhalb der Simulationsmodelle wurde das Knochenmark nicht simuliert.
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Als Materialmodell wird das Hertz-Mindlin-Modell ohne Gleiten und mit linearen Federn (vgl. Ka-
pitel 2.4) in Edem eingesetzt [58]. Es wird in der Literatur bereits gezeigt, dass es sich für entfettete
Partikel eignet [100], da die intergranulare Adhäsion bei entfetteten Partikeln weniger Einfluss aus-
übt. Die Knochenpartikel liegen ebenfalls entfettet vor, sodass hier eine Parallele gezogen wird.
Auch das viskoelastische Verhalten des Knochens wird mit diesem Materialmodell mit einbezogen
[17]. Da aber besonders bei FE-Simulationen, die häufig in Bezug auf Knochen eingesetzt werden,
auf die Umsetzung komplizierter Materialmodelle verzichtet wird [15], ist für DEM-Simulationen zu
untersuchen, ob ggf. auch ein lineares Modell eingesetzt werden könnte. Unter Umständen könnte
dann auf verschiedene Materialparameter verzichtet werden, da das Materialmodell beispielsweise
auf die Berechnung einer Variablen über den Restitutionskoeffizienten verzichtet und der Validie-
rungsaufwand verringert würde.

Für die Untersuchung der Eindringtiefe sollten weitere Knochengeometrien untersucht werden, um
Vergleichswerte zu schaffen. Außerdem wurden Bewegungen der Knochenstruktur durch die Bewe-
gung der Platte nicht simuliert, da die DEM keinen Kontakt zwischen zwei Geometrien darstellen
kann. Hierfür wäre eine zweiseitige Kopplung zwischen Edem und Abaqus notwendig. Die zwischen
Edem und Abaqus umgesetzte Kopplung ist bisher nur eine einseitige Kopplung der DE-Ergebnisse
auf die FE-Ergebnisse [109].

Bei dem Vergleich zwischen dem nativen und dem verdichteten Trabekelmodell sollten die Simula-
tionen mit Knochenstrukturen durchgeführt werden. Innerhalb dieser Arbeit wurde zur Komplexi-
tätsreduzierung ein eigenes Trabekelmodell erstellt, das noch weiter zu testen und zu validieren ist.
Auch ist es möglich, dass die Ergebnisse dadurch beeinflusst wurden, dass Abaqus die Simulatio-
nen abbrach, Edem jedoch nicht, sodass die Geometrien uneingeschränkt belastet wurden, obwohl
sie in Abaqus ggf. abgebrochen worden wären.

4.4 Entwicklung einer Validierungsstrategie und deren Umsetzung
in dieser Pilotstudie

Unter der Validierung wird in dieser Arbeit verstanden, dass überprüft wird, ob eine möglichst
hohe Ähnlichkeit zwischen den Ergebnissen eines Versuchs mit realem Knochenmaterial und den
Ergebnissen der Simulation besteht. Dieser Zusammenhang wird bezogen auf Medizinprodukte auch
als Verifizierung bezeichnet [4]. Die Validierung einer Simulation basierend auf der DEM erfolgt
grundsätzlich in drei Schritten [46, 60, 100]:

1. Zunächst sind die für jeden einzelnen Partikel einzusetzenden Materialeigenschaften sowie, die
Kontakteigenschaften zwischen zwei Partikeln sowie und die Kontakteigenschaften zwischen
einem Partikel und dem Material, mit dem der Partikel in Berührung kommt, zu validieren.

2. Darauf aufbauend muss das Verhalten des in einer Simulation genutzten Partikelkollektivs,
bei dem Vereinfachungen vorgenommen werden, dem Verhalten eines realen Partikelkollektivs
gleichen.
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3. Im dritten Schritt ist der in der Simulation umgesetzte Anwendungsfall an einem realen
Versuchsaufbau zu validieren.

Die für diese Pilotstudie relevante Validierungsstrategie orientiert sich an der Validierung von DEM-
Simulationen in den drei vorgestellten Schritten, wobei die nachstehend beschriebenen Validierungs-
techniken eingesetzt werden.

Im ersten Schritt werden für einen einzelnen Knochenpartikel die verwendeten Materialeigen-
schaften Poissonzahl, Haftreibungskoeffizient, Dichte, Partikelgröße, Restitutionskoeffizient, Roll-
reibungskoeffizient und der E-Modul validiert.

Sofern möglich, werden die Werte für die Parameter durch Nutzung bereits validierter Werte aus
der Literatur validiert. Dies ist für die Poissonzahl und den Haftreibungskoeffizienten erfolgt und
damit die Validierung durchgeführt worden.

Ebenfalls wird die Validierung durch Nutzung von validierten Vergleichswerten in der Literatur
durchgeführt. Diese Methode wurde für die Dichte angewendet. Es wurde eine Methode zur Be-
stimmung der Dichte entwickelt. Die nach dieser Methode bestimmten Werte liegen in einer Grö-
ßenordnung, die für Knochen anzunehmen ist und in der Literatur angegeben werden, sodass auch
die Dichte ausreichen validiert ist.

Des Weiteren wird die Möglichkeit genutzt, die Validierung durchzuführen, indem die Ermittlung
eines Wertes mit Hilfe eines zertifizierten Messgerätes erfolgt. In dieser Pilotstudie wurde die Par-
tikelgröße über das nach ISO 13322-2:2006-11 zertifizierte Messgerät Camsizer ermittelt [4], sodass
auch die Partikelgröße als validierter Wert verwendet werden konnte.

Ebenso umfasst diese Validierungsstrategie die Validierung über Versuche. Der Restitutionskoeffizi-
ent wurde aus der Literatur abgeleitet und anschließend über einen Materialcharakterisierungsver-
such überprüft. Dabei zeigte sich durch die hohe Heterogenität der Partikelformen ein unterschied-
liches Verhalten, sodass empfohlen wird, den Materialcharakterisierungsversuch mit einer höheren
Anzahl und verschiedenen Größen der Partikel zu testen, um von einem konstanten Wert ausgehen
zu können.

Der Rollreibungskoeffizient wurde über einen Kalibrierungsversuch zum Ruhewinkel bestimmt und
verhält sich dabei wie in der Realität. Er ist damit validiert. Jedoch wurde dieser Kalibrierungsver-
such nicht für alle verwendeten Partikelformen vollständig durchgeführt. Es wird daher empfohlen
zu testen, wie sich unterschiedliche Partikelformen innerhalb eines Partikelkollektivs bei der Durch-
führung zur Simulation des Ruhewinkels verhalten.

Der E-Modul wurde abweichend von den in der Literatur angegebenen und validierten Werten auf
einen institutsinternen Erfahrungswert angepasst, sodass dieser noch einmal auch für die DEM be-
stimmt werden sollte. Es wird hierbei empfohlen, bereits einen Vorgriff auf Schritt 2 vorzunehmen
und die Validierung des E-Moduls nicht über einen einzelnen Materialcharakterisierungsversuch
durchzuführen, sondern beispielsweise über den Kalibrierungsversuch „Uniaxialer Kompressions-
versuch“.
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Im zweiten Schritt der Validierungsstrategie sind die Werte für das Partikelkollektiv zu validieren.
In dieser Arbeit war zur Validierung des Partikelkollektivs in Schritt 2 zunächst der Ruhewinkel-
versuch geplant. Dieser wurde jedoch für die Bestimmung des Rollreibungskoeffizienten benötigt,
da Angaben zum Rollreibungskoeffizienten in der Literatur nicht vorlagen. Das Partikelkollektiv
sollte daher noch validiert werden, indem einer von weiteren Versuchsaufbauten für den Ruhewin-
kel umgesetzt werden könnte oder über den uniaxiale Kompressionsversuch, sofern er nicht zur
Kalibrierung des E-Moduls genutzt wird.

Im dritten Schritt ist der in der Simulation umgesetzte Anwendungsfall an einem realen Ver-
suchsaufbau zu validieren.

Versuche zur Eindringtiefe und Verschiebung von Trabekeln in menschlichen Knochen sind nicht
bekannt. Daher sind die nachstehend beschriebenen Konzepte in dieser Arbeit entwickelt, aufgrund
der bei der Durchführung zu erwartenden Limitationen jedoch nicht durchgeführt worden.

Zur Validierung der Ergebnisse bezüglich der Eindringtiefe könnte eine reale z.B. humane Knochen-
struktur zunächst mazeriert und dann mit Knochenpartikeln bestimmter Größe manuell gefüllt
werden. Die Aufteilung der Partikel könnte dabei über einen Siebprozess erfolgen. Anschließend
würde die Auswertung zur Eindringtiefe und Verdichtung durch µCT-Aufnahmen visualisiert, da
optisch keine Einschätzung vom Inneren des Knochens gegeben werden kann. Kritisch daran ist
zu sehen, dass die Knochenstruktur aus der Simulation nicht merh vorliegt und es im µCT zu
Bewegungsartefakten kommen könnte. Obwohl zwar eine neue Knochenstruktur eingesetzt und be-
festigt werden könnte, kann eine Befestigung der Knochenpartikel nicht umgesetzt werden, sodass
die Aussagefähigkeit der Aufnahmen fraglich wäre.

Die Validierung der Ergebnisse bezüglich der Verschiebung der Trabekel könnte wiederum erfolgen,
indem das Trabekelmodell mit einem Knochenersatzmaterial hergestellt und anschließend getestet
wird. Ein Vergleichbares Modell aus Knochenmaterial scheint nicht realisierbar. Für eine Messung
der Kräfte auf die einzelnen Trabekel stehen die technischen Möglichkeiten jedoch nicht zur Verfü-
gung.

Alternativ könnte ein Ansatz aus der Validierung in der FEM herangezogen werden. Dabei wird das
Kollektivverhalten auch in der abschließenden Simulation mit dem Verhalten eines Vollvolumens
in der Realität verglichen und so mit einem Zwischenmodell gearbeitet. Für die hier vorgestellte
Simulation würde das bedeuten, dass eine reale Knochenstruktur im Versuch belastet wird, die an-
schließend innerhalb einer Simulation von Vollmaterial in der FEM umgesetzt und validiert wird.
Aus dem Vollmaterial könnte dann anschließend ein kleinerer Bereich über die Bildung eines Subvo-
lumens herausgegriffen werden, der dann anschließend die Validierung des DE-Modells ermöglicht.

Tabelle 4.1 fasst noch einmal die bereits abgeschlossenen und weiter durchzuführenden Schritte
zusammen, wenn die Validierung der Inhalte dieser Arbeit umzusetzen ist.
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Tabelle 4.1: Durchgeführten und weiter durchzuführende Schritte zur Validierung der Ergebnisse innerhalb der entwickelten Validierungsstrategie

Validierungsschritt Parameter Validierungstechnik Umsetzung

1. Validierungsschritt Poissonzahl Nutzung bereits validierter Werte
aus der Literatur

Validierung abgeschlossen
Validierung des
einzelnen Partikels

Haftreibungs-
koeffizient

Validierung abgeschlossen

Dichte Nutzung bereits validierter
Vergleichswerte aus der Literatur

Validierung abgeschlossen

Partikelgröße Ermittlung eines Wertes mit Hilfe
eines zertifizierten Messgerätes

Validierung abgeschlossen

Restitutions-
koeffizient

Überprüfung über einen
Materialcharakterisierungsversuch

mehr Tests mit variierender Partikelgröße

Rollreibungs-
koeffizient

Kalibrierungsversuch
zum Ruhewinkel

Validierung abgeschlossen,
weiter: Partikelformvariationen testen

E-Modul Kalibrierungsversuch
Uniaxialer Kompressionsversuch

Durchführung der Validierungstechnik

2. Validierungsschritt
Validierung des
Partikelkollektiv

Kollektivverhalten
der Partikel

Kalibrierungsversuch
zum Ruhewinkel
uniaxialer Kompressionsversuch

Partikelkollektiv über weiteren Versuchsaufbau für den Ru-
hewinkel zu validieren oder uniaxialen Kompressionsver-
such, sofern nicht zur Kalibrierung des E-Moduls genutzt

3. Validierungsschritt
Validierung der
Simulation

in der Simula-
tion umgesetzte
Anwendungsfall

Realer Versuch - theoretische Konzepte für Versuch zur Eindringtiefe und
Verschiebung der Trabekel bestehen (nicht durchgeführt we-
gen zu erwartenden Limitationen)
- Weiterentwicklung der Konzepte/ Entwicklung neuer Kon-
zepte notwendig
- Berücksichtigung von Knochenmark



5. Zusammenfassung und Ausblick

Den häufigsten Revisionsgrund bei Hüftprothesen nach dem EPRD stellt die Lockerung der Prothe-
se mit 27% dar [7]. Ausgehend von den bisherigen Forschungen kann eine erhöhte Primärstabilität
des Implantats die Wahrscheinlichkeit für Lockerungen reduzieren [14, 30, 81]. Die Primärstabilität
lässt sich wiederum durch eine Verdichtung des das Implantat umschließenden trabekulären Kno-
chens erhöhen [9, 11–13]. Neben Versuchen an realem Knochenmaterial wurde die Primärstabilität
auch in verschiedenen Simulationen erforscht. Für die Simulationen wurde bislang die FEM einge-
setzt, bei der poröse Knochenstrukturen als Vollmaterial simuliert werden [15, 31]. Dabei wird der
Effekt der Dichteerhöhung durch eingebrachte Knochenpartikel auf die Mikrostruktur des Knochens
vernachlässigt.

Ziel dieser Pilotstudie war es, mit der Diskreten-Elemente-Methode die Interaktionen zwischen
Knochenpartikeln und Trabekeln in einem einem hochauflösenden Modell zur Darstellung der Ver-
dichtung einer Knochenstruktur zu untersuchen. Weiterhin war der Einfluss von intertrabekulären
Partikeln auf die Verschiebung von Trabekeln unter Belastung darzustellen. Dieses Ziel konnte
vollumfänglich innerhalb dieser Arbeit erreicht werden. Die DEM wird genutzt, da mit ihr die Be-
wegungen und Kräfte einzelner Partikel berechnet und dargestellt werden können. In dieser Arbeit
wurden einzelne Knochenpartikel simuliert, ihre Eindringtiefe in eine Knochenstruktur untersucht
sowie die Auswirkungen auf die Verschiebungen und Belastungen von Trabekeln in einem Trabekel-
modell ermittelt.

Um die dafür erforderlichen Simulationen implementieren zu können, waren zunächst die Ma-
terialparameter Dichte, Poissonzahl, E-Modul und die Kontaktparameter Restitutionskoeffizient,
Haftreibungs- und Rollreibungskoeffizient für die Partikel und die eingesetzten Geometrien anzu-
geben. Für die Partikel wurden zusätzlich noch die geometrischen Parameter Partikelvolumen und
Partikelform ergänzt. Während die Poissonzahl, der E-Modul und der Haftreibungskoeffizient aus
der Literatur entnommen werden konnten, wurden für die Bestimmung der anderen Material- und
Kontaktparameter Partikelproben aus mazerierten Schweineknochenproben erstellt. Vor der Zer-
kleinerung wurde die Dichte der Probe aus dem Gewicht und den Strukturparametern der Knochen-
proben aus µCT-Scans abgeleitet. Nach der Zerkleinerung wurden die Partikelgröße und -formen
für den Einsatz in der Simulation bestimmt. Es folgte ein Materialcharakterisierungsversuch zum
Restitutionskoeffizient am Versuchsaufbau des Instituts für Feststoffverfahrenstechnik und Parti-
keltechnologie, um den aus der Literaturwert abgeleiteten Wert zu prüfen, sowie die Umsetzung
des Kalibrierungsversuchs zum Ruhewinkel, durch den mit der indirekten Kalibrierung der bisher
unbekannte Rollreibungskoeffizient ermittelt wurde.

Die Material- und Kontaktparameter für Knochenpartikel wurden in zwei Simulationsreihen ein-
gesetzt. Innerhalb der ersten Simulationsreihe wurde die Eindringtiefe von Knochenpartikeln in
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eine humane Knochenstruktur abhängig von dem Partikelvolumen, der Partikelform und der Art
des Einbringens der Knochenpartikel bestimmt. Diese Parameter wurden gewählt, da sie in einem
klinischen Kontext mit autologen Knochenpartikeln im Vergleich zu physikalischen Eigenschaf-
ten variierbar wären. Innerhalb einer zweiten Simulationsreihe wurde ein Vergleich zwischen einer
verdichteten und einer nativen Trabekelstruktur durchgeführt, bei dem die Genauigkeit der DEM
durch die Simulation von einzelnen Knochenpartikeln und ihren Belastungen auf die Trabekelstruk-
tur herausgearbeitet werden konnte.

Aus der Literatur wurden die Poissonzahl mit 0,3, der E-Modul mit 600 MPa, der Haftreibungs-
koeffizient mit 0,4 und der Restitutionskoeffizient mit 0,55 bestimmt. Aus den Ergebnissen des
Camsizers ergab sich für die Knochenpartikelproben eine durchschnittliche Partikelgröße von 125
bis 500 µm, eine Dichte von 1655 kg/m3, für den Materialcharakterisierungsversuch ein Restituti-
onskoeffizient von 0,3 und im Kalibrierungsversuch der Ruhewinkel von 30◦. Über den Ruhewinkel
konnte der Rollreibungskoeffizient auf 0,12 bestimmt werden. Für die Partikelformen wurden Ku-
geln sowie längliche Splitter und Tetraeder jeweils zusammengesetzt aus Kugeln aus 2D-Aufnahmen
visuell, mathematisch und praktikabel abgeleitet.

Während in der Literatur eine maximale Eindringtiefe von 1,5 mm für Knochenpartikel in Knochen-
strukturen angegeben wird [13], konnte durch die Simulation der Eindringtiefe gezeigt werden, dass
bei verschiedenen Partikelformen und -volumina ähnliche Verdichtungsbereiche detektiert werden
konnten. Es kam ebenfalls zu einem starken Abfall der Verdichtungsanteile unterhalb von 2,5mm,
obwohl hier kein Knochenmark dem Eindringen entgegenwirkt. Daneben ist eine Steigerung der
Eindringtiefe mit abnehmendem Partikelvolumen (p<0,001), nicht aber bei einer wechselnden Par-
tikelform (p=0,127) oder einer wechselnden Belastungsart beim Einbringen der Knochenpartikel
(p>0,268) zu ermitteln.

Die im Trabekelmodell durchgeführten Messungen lagen bei Verschiebungen entlang der Belas-
tungsachse in einer Spanne zwischen 92,4 µm ± 79,0 µm und 604,3 µm± 455,4 µm sowie bei
Belastungen in einer Spanne zwischen 21,1 MPa ± 16,0 MPa und 48,8 MPa ± 57,8 MPa. Die er-
mittelten Verschiebungen überschreiten die publizierten Werte von maximal 400 µm [106] und liegen
auch über den für eine gute Osseointegration anzustrebenden 150 µm [8]. Wird die Standardabwei-
chung für die Simulationen mit einbezogen, liegen einzelne Verschiebungen aber wieder unterhalb
der Literaturangaben. Während es in nativen Knochenmodellen zu einem simultanen Versagen al-
ler Trabekel kommen würde, wären bei einem verdichteten Modell durch die große Streuung nur
bei einzelnen Trabekeln die maximalen Verschiebungen und Belastungen überschritten. Ein signi-
fikanter Unterschied zwischen dem verdichteten und nativen Modell konnte nachgewiesen werden
(p<0,001).

In diesem Zusammenhang ist weiter darauf hinzuweisen, dass Splitter für eine signifikant höhere
Verschiebung gegenüber den geringsten Verschiebungen bei Kugeln (p<0,001) sorgen. Gleichzeitig
schirmen die Splitter allerdings die Trabekel signifikant vor den Belastungen ab, die von Kugeln
an die Trabekel weitergegeben werden (p=0,018). Die verschiedenen simulierten tangentialen Be-
lastungen steigern die Verschiebungen nur entlang der Belastungsrichtung signifikant (p<0,001),
wobei im verdichteten Modell keine signifikante Steigerung zwischen einer Belastung von 0,1 N und
1 N zu beobachten war (p>0,999).
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Eine Limitation dieser Pilotstudie besteht darin, dass auf eine Umsetzung von Knochenmark ver-
zichtet wurde. Des Weiteren wurden die angesetzten Beobachtungszeiten von bis zu 0,45 Sekunden
durch die Simulationszeiten von bis zu 48 Stunden pro Simulation begrenzt.

Im klinischen Kontext ist von Bedeutung, dass die Belastungsart beim Einbringen der Knochen-
partikel für die Eindringtiefe keine Relevanz gezeigt hat (p>0,268), sodass hier kein bestimmtes
Vorgehen zu empfehlen ist. Es wurde gezeigt, dass durch das Einbringen von Knochenpartikeln
bei steigender Belastung die Spannungen auf die Trabekel signifikant verkleinert werden können
(p>0,001). Damit sollte sich die Wahrscheinlichkeit eines Trabekelbruchs verringern und die Aus-
ziehkraft der Prothese gesteigert werden können. Auch scheint durch die Knochenpartikel, die zur
Verdichtung eingebracht wurden, eine unterschiedliche Belastung der Trabekel zu erfolgen, gegeben
durch die Standardabweichungen. Dies sollte dazu führen, dass nicht alle Trabekel gleichzeitig ver-
sagen. Sofern es möglich ist, gezielt Knochenpartikelformen einzusetzen, sollten Splitter für kleine
Belastungen und Kugeln für geringere Verschiebungen der Trabekel eingebracht werden. Weiter zu
erforschen ist, ob bei den maximal anzustrebenden Verschiebungen von 150 µm ausschließlich die
Prothese gegenüber dem Knochen gemeint ist oder dieser Wert für die Verschiebung entlang eines
einzelnen Trabekels von Bedeutung ist.

Forschungen auch mit der DEM können hierbei den Erkenntnisgewinn steigern und sollten weiter
eingesetzt werden. Die Erforschung der Mikrostruktur von Knochen wird vereinfacht und es können
Effekte durch die Belastung über die eingebrachten Knochenpartikel detektiert werden, für die
innerhalb eines realen Versuchs bisher technische Umsetzungen kaum möglich sind.

Um die Aussagekraft der Simulationen noch zu erhöhen, sind zwei weitere Vorgehen denkbar. Zu-
nächst könnte die in Kapitel 4.4 vorgestellte Validierungsstrategie umgesetzt werden. Aus Sicht
des Autors wäre aber vorrangig die Umsetzung einer Simulation mit Knochenmark anzustreben.
Diese über die Pilotstudie hinausgehende Untersuchung könnte über eine Kopplung zwischen CFD
(„Computational Fluid Dynamics“) und DEM erfolgen, da innerhalb der CFD Fluide, wie hier
das Knochenmark, simuliert werden können. Dazu müssten jedoch die Partikelparameter, wie der
Restitutionskoeffizient und der Ruhewinkel, erneut bestimmt werden, da bei ihnen in feuchter
Umgebung bereits ein abweichendes Verhalten nachgewiesen wurde [61, 97]. Ein uniaxialer Kom-
pressionsversuch wird ebenfalls empfohlen [65], um den in der Literatur umstrittenen E-Modul für
den Versuchsaufbau zu bestimmen. Neben den homogenen Knochenpartikelgruppen sind ebenfalls
heterogene Gruppen einzusetzen, da Knochenpartikel sowohl in ihrer Partikelform als auch in ihrem
Partikelvolumen heterogen sind. Weiterhin wird empfohlen, an der Kopplung zwischen FEM und
DEM für die Auswertung der Ergebnisse festzuhalten, da sie die Interpretation der Verschiebungen
und Belastungen von Trabekeln weiter fördern kann. Es ist dabei festzuhalten, dass die Ergebnisse
zunächst in der DEM zu generieren sind, bevor sie in der FEM ausgewertet werden können.
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A. Anhang

A.1 Benutzung von EDEM

EDEM ist eine kommerzielle Software zur Erstellung von Simulationen mit der Diskrete-Elemente-
Methode. EDEM gliedert sich in die drei Abschnitte „Creator“, „Simulator“ und „Analyst“, die
im Folgenden vorgestellt werden [58].

Für die Anwendung werden zwei Bildschirmbereiche angeboten. Im Auswahlbaum werden die Ein-
stellungen festgelegt und im anderen Bereich der Stand der Simulation gezeigt. Da sich dieses Sche-
ma durch die drei Bereiche zieht, wird jeweils der Auswahlbaum genauer mit seinen Funktionen
beschreiben. Auf eine Übersetzung der in EDEM in Englisch genannten Kategorien wird verzichtet,
um eine Kontinuität zwischen Programm und Abbildungen sowie Erklärung zu gewährleisten.

Abbildung A.1: Creator-Auswahlbaum

Im Creator werden die Partikel und Geometrien aufbauend auf den zugewiesenen Material- und
Kontakteigenschaften im Auswahlbaum generiert. Bewegungen können definiert werden und Um-
welteinflüsse, wie beispielsweise die Erdbeschleunigung als Parameter hinzugefügt werden (vgl.
Abbildung A.1).

Es folgt die genaue Beschreibung der einzelnen Schritte.

Zu Beginn ist für jede Simulation das Bulk Material zu definieren. Es handelt sich hierbei um
die Materialeigenschaften der späteren Partikel. Sobald Bulk Material ausgewählt ist, öffnet sich
unterhalb des Auswahlbaums ein Fenster, in dem die in Abbildung 2.6 gezeigten Eigenschaften
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eingesetzt werden. Die Einheiten können individuell in den Einstellungen angepasst werden und
die Kontinuität in den Berechnungen wird durch die Software sichergestellt. Im Reiter Equipment
Material wird das Material der Geometrien simultan zum Bulk Material definiert. Sind die Ei-
genschaften zugewiesen, werden die Kontakte erstellt, indem im Reiter Interactions innerhalb vom
Bulk Material das passende Kontaktmaterial ausgewählt wird. Es ist notwendig, dass sowohl der
Kontakt zwischen Bulk Material und Bulk Material als auch Bulk Material und Equipment Material
definiert ist. Eine Interaktion zwischen Bulk Material und Bulk Material gibt es wiederum nicht,
da dieses Verhalten in EDEM nicht implementiert ist und keine Untersuchung erfolgt. Treffen zwei
Geometrien aufeinander, bewegen sie sich ohne einen Kontakt zu registrieren weiter. Daher wurden
diese Kontakte auch nicht in Abbildung 2.6 gezeigt.

Nach der Definition der Interaktionen können Partikel erstellt werden. In Abbildung A.1 sind diese
in Partikel_gross, _mittel und _klein aufgeteilt, um unterschiedlich zugewiesene Partikeldurch-
messer zu unterscheiden. Hier können auch andere Partikelformen als Kugeln umgesetzt werden.
Es ist darauf zu achten, dass den Partikeln ein Gewicht aktiv zugewiesen wird, da sie sonst nicht
erstellt werden können. Es ist ebenfalls möglich, eigene Partikel in EDEM zu laden. Die Form wird
dann innerhalb von EDEM mit einer definierten ANzahl von Kugeln nachgebildet. Die Kugeln
variieren im Radius, um die Form am besten nachzubilden und besonders scharfe Kanten erfor-
dern sehr kleine Durchmesser, die eine Beeinflussung der Simulationszeit bewirken können. Es ist
daher ein möglichst großer Partikeldurchmesser zu nutzen, um die Partikel anzunähern und die
Simulationszeit anzupassen.

Unter Geometries ist es möglich, sowohl über eine eingebaute CAD-Anwendung in EDEM Geome-
trien für die Simulation zu erstellen, als auch .stl-Dateien, genauer im Format „STL binary Little
Endian“, einzufügen. Es ist auf die Ausrichtung im Koordinatensystem zu achten. Jeder dieser Geo-
metrien können weg- bzw. kraftgesteuerte Bewegungen zugewiesen werden. Im Folgenden muss einer
abgeschlossenen Geometrie eine Fabrik („Factory “) zugewiesen werden. Je nach Typ, ist es mög-
lich, dass entweder die gesamte Geometrie mit Partikeln gefüllt („statische/ static“ Fabrik) oder ein
bestimmter Partikelstrom über eine definierte Zeit generiert wird (dynamische/dynamic“ Fabrik).
Unter Physics können die zuvor beschriebenen Kontaktmodelle ausgewählt und unter Environment
die Erdbeschleunigung in negativer z-Richtung hinzugefügt werden. Mit diesen Einstellungen ist der
Programmschritt „Creator“ abgeschlossen und es kann mit dem „Simulator“ fortgefahren werden.

Der Simulator dient zum Aufsetzen und Durchführen der Simulation und Abbildung A.2 zeigt
den Auswahlbaum. Der Time Step ist die erste Einstellungsmöglichkeit und so zu wählen, dass die
Simulation stabil durchgeführt werden kann (vgl. Anforderungen an kritischen Zeitschritt in Kapi-
tel 2.4.2). Dazu muss zunächst die Integrationstechnik zwischen Euler, Position Verlet und Velocity
Verlet ausgewählt werden. Bei dem Ansatz zu Euler handelt es sich um eine Integrationsmethode
erster Ordnung, während die Verlet-Methoden Ansätze zweiter Ordnung sind. Es werden die Ge-
schwindigkeiten und Positionen für Zeitschritte eines Abstands t/2 berechnet. Der Fixed Time Step
sollte zwischen 10 - 25 % liegen, um eine stabile Simulation zu garantieren [36, 58].

Unter der Simulation Time kann die gewünschte Länge der Simulation angegeben werden und im
Data Save wird entschieden, in welchem Intervall durch Speicherpunkte die Daten für spätere Aus-
wertungen gespeichert werden sollen. Besonders bei kurzen Simulationen ist auf ein kleines Intervall
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Abbildung A.2: Simulator-Auswahlbaum
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zu achten, da später bei der Auswertung nur auf gespeicherte Datenpunkte zurückgegriffen werden
kann und das Programm auf die Interpolation zur Gewinnung zusätzlicher Punkte verzichtet.

Im Reiter Simulator Grid wird die Größe des Gitters zur Detektion der Kontakte (vgl. Kapitel
2.4.2) gespeichert. Es wird empfohlen, die Estimate Cell Size-Funktion zu nutzen, um gleichzeitig,
eine möglichst große passende Zellgröße zu generieren und den Arbeitsspeicher des Computers
nicht zu überlasten, da die Simulation sonst nicht gestartet werden kann. Typischer Weise wird
ein Wert von ca. 2,5 multipliziert mit dem kleinsten in der Simulation vorkommenden Radius
gewählt. Das Programm bestimmt aus den Angaben selbst, in wie viele Zellen das gesamte System
durch die Angaben aufgeteilt wird. Unter Track Collisions können alle auftretenden Kollisionen
gemessen werden. Der Unterschied zur Kontaktdetektion liegt hierbei darin, dass Kontakte zu
jedem Zeitschritt gemessen werden, während Kollisionen jeweils nur einmal aufgezeichnet werden,
selbst wenn sich zwei Partikel über mehrere Zeitschritte im Eingriff befinden [58]. Mit der Dynamic
Domain Method kann ein Bereich festgelegt werden, auf den sich die Detektion von Kontakten
sowie die Simulation beschränkt. Sobald sich ein Teilchen in diesem Bereich befindet, wird ihm
eine Geschwindigkeit zugewiesen, bis es den Bereich wieder verlässt. Sind die einzelnen Punkte im
gewünschten Rahmen definiert, kann die Simulation gestartet werden. Anhang A.4 soll in diesem
Zusammenhang verdeutlichen, wie schnell die Simulationszeiten ansteigen können. Nach Abschluss
der Simulation kann mit der Analyse der Ergebnisse im „Analyst “ fortgefahren werden.

Abbildung A.3: a) Analyst-Auswahlbaum zur visuellen Darstellung,
b) Analyst-Auswahlbaum zur quantitativen Auswertung

Der Analyst stellt die Benutzeroberfläche von EDEM dar, in der Auswertungen der generier-
ten Simulationsdaten sowohl optisch bzw. qualitativ als auch quantitativ vorgenommen werden
können. Dazu kann zwischen zwei Auswahlbäumen gewechselt werden. In Abbildung A.3 a) wer-
den die Möglichkeiten der qualitativen Auswertung aufgeführt. Dabei kann zunächst unter Display
ausgewählt werden, welche Teile der Simulation (z.B. Geometrien und Partikel) gezeigt werden
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sollen. Zusätzlich ist aber auch eine Einfärbung nach verschiedenen Eigenschaften möglich. Da-
durch können beispielsweise Geschwindigkeiten oder Kräfte, sowohl auf die Partikel als auch auf
die Geometrien angezeigt werden. Durch Setup Selections können Untergruppen zur genaueren Un-
tersuchung gebildet werden und die Funktion Tools bietet die Möglichkeit, beispielsweise Abstände
und Winkel in der Software zu messen. Die Clipping-Funktion wiederum ermöglicht es, Schnitte
durch die Simulation zu legen. Hierbei ist zu beachten, dass Geometrien als Oberflächenkörper in
EDEM eingefügt werden und damit beim Zerschneiden als Hülle angezeigt werden. Die Funktion
Field ermöglicht es, Vektorfelder z.B. bezogen auf Bewegungen darzustellen. Da jedoch häufig eine
rein qualitative Auswertung nicht den Ansprüchen genügt, wird ein zweiter Auswahlbaum (vgl.
Abbildung A.3 b)) zur Verfügung gestellt. Hier können die Informationen als Histogramme, Linien-
oder Punktwolken- sowie Kuchendiagramme dargestellt werden.

Neben der in EDEM selbst umgesetzten Auswertung, können alle Daten auch manuell als Excel-
Dateien exportiert und damit weiterverarbeitet werden. Dies kann sowohl für die einzelnen Geome-
trien als auch die Kontakte von Partikeln erfolgen. Auch bietet EDEM eine Vielzahl von Schnittstel-
len zu anderen kommerziellen Produkten. In dieser Arbeit wird die Kopplung mit der FEM-Software
Abaqus genutzt.

A.2 Ablauf zur Bestimmung von Knochenparametern über ImageJ
und BoneJ

Der genaue Ablauf in ImageJ gliedert sich in folgende Schritte:

1. Einlesen der .dcm-Dateien über das Importieren einer nach den .dcm-Nummern sortierten
Bildsequenz („Import Sequence“), bei der Angaben zur Länge der Bildsequenz, zur Nummer
des ersten Bildes und dem Inkrement anzugeben sind

2. Erstellung eines Thresholds zur Abgrenzung des Knochenmaterials gegenüber Knochenmark
und Schatten über „Image Adjust“, „Set to NAN“ und „Convert to Mask“

3. Untersuchung der Parameter für Knochen über das Plug-In BoneJ über „Fraction“ zu
„Area/Volume fraction“ für den BV/TV-Wert und „Thickness“ für die trabekuläre Dicke
und den trabekulären Abstand.

A.3 Untersuchung der Fördergeschwindigkeit im Camsizer

Die Steigungsänderung in Abbildung A.4 kann mit der Verschiebung des Q3=10% auf immer klei-
nere Partikeldurchmesser in Tabelle A.1 erklärt werden. Es erfolgt eine Verschiebung zu kleineren
Durchmessern für den Q3=10%-Wert, da der Durchmesser von 222,1 µm auf 159,3 µm sinkt. Der
Median mit 482,2 µm stimmt bei der langsamen und mittleren Probe überein und die Veränderung
der Probenzusammensetzung vom ersten zu den anderen Durchläufen ergibt sich als Erklärung.
Die Reproduzierbarkeit der Ergebnisse steigt am dem zweiten Durchlauf. Es ist dabei jedoch zu
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Abbildung A.4: Summenverteilungskurven des Partikelkollektivs „mazeriert2“ gefördert mit drei
verschiedenen Geschwindigkeiten

Tabelle A.1: Partikelgrößenverteilungen bei drei unterschiedlichen Fördergeschwindigkeiten

Probe Q3=10% [µm] Q3=50% [µm] Q3=90% [µm] Spanne Messzeit

3484_f 222,1 526,4 832,1 1,159 5 min 9s
3484_m 171,9 482,2 868,6 1,445 6 min 7s
3484_s 159,3 482,2 833,1,1 1,397 7 min 38s
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bedenken, dass sich die Probenzusammensetzung geändert hat und nicht mehr von der Ausgangs-
zusammensetzung gesprochen werden kann.

A.4 Simulationszeiten

Tabelle A.2: Beispiel für Simulationszeiten bei der Untersuchung der Eindringtiefe abhängig von
der Einbringart

Beobach-
tungszeit
[s]

Partikelform Partikel-
durchmesser

[mm]

Partikelvolumen
[m3]

Simulationszeit
[h]

0,335 Kugel 0,1426 1,52e-12 24,30
0,5 Kugel 0,1426 1,52e-12 32,29
0,437 Kugel 0,1426 1,52e-12 30,40
0,335 Splitter 0,1003 1,52e-12 43,56
0,435 Splitter 0,1003 1,52e-12 52,72
0,437 Splitter 0,1003 1,52e-12 60,82
0,335 Tetraeder 0,1 1,52e-12 44,46
0,457 Tetraeder 0,1 1,52e-12 58,09
0,437 Tetraeder 0,1 1,52e-12 58,92

A.5 Materialparameter und statistische Angaben zum Ruhewin-
kelversuch

Tabelle A.3: Angaben zur Dichte und zum Ruhewinkel der Knochenpartikel

Probe Dichte
[kg/m3]

Trab. Spac. Trab. Thick. Ralt Rneu

mazeriert1 1655,0 0,383 0,191 34,19 32,93
mazeriert2 1993,2 0,386 0,189 28,43 37,37
mazeriert3 1774,1 0,541 0,160 32,88 31,87
mazeriert4 1889,9 0,394 0,156 29,88 32,07
mazeriert5 1956,8 0,550 0,142 29,26 34,13
mazeriert6 1429,6 0,507 0,143 31,19 31,93
agglomeriert 1894,5 0,375 0,163 33,33 34,63
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Tabelle A.4: Korrelationen nach Spearman-Rho für den Ruhewinkel

BV/
TV

D90
[mm]

D50
[mm]

D10
[mm]

SpanneDichte
[kg/m3]

Trab.
Thick.

Trab.
Spac.

Ruhe-
winkel
[◦]

BV/TV - 0,589 0,589 0,383 0,879 0,939 0,052 0,007* 0,452
D90
[mm]

- - <0,001*0,003* 0,939 0,180 0,645 0,939 0,102

D50
[mm]

- - - 0,003* 0,939 0,180 0,645 0,094 0,102

D10
[mm]

- - - <0,001*0,819 0,148 0,939 0,879 0,159

Spanne - - - - <0,001*0,215 0,337 0,879 0,504
Dichte - - - - - 0,003* 0,383 0,535 0,021*
Trab.
Spac.

- - - - - - <0,001*0,036* 0,268

Trab.
Thick.

- - - - - - - <0,001*0,379

Ruhewinkel - - - - - - - - <0,001*

Tabelle A.5: Ausgleichsfunktionen für die Verdichtungsanteile bei unterschiedlichen Partikelformen
und Belastungsarten beim Einbringen der Partikel

Probe Ausgleichsfunktion Tiefpunkt

KD 0, 02296 · x2 +−0, 1599 · x+ 0, 3301 (3,3051 0,0524)
KR 0, 02338 · x2 − 0, 1597 · x+ 0, 3405 (3,4153 0,0678)
KT 0, 02464 · x2 − 0, 1696 · x+ 0, 3609 (3,4416 0,0691)
SD 0, 02011 · x2 − 0, 1328 · x+ 0, 2377 (3,3019 0,0185)
SR 0, 02690 · x2 − 0, 1773 · x+ 0, 3177 (3,2955 0,0256)
ST 0, 02346 · x2 − 0, 1537 · x+ 0, 2755 (3,2758 0,0238)
TD 0, 02168 · x2 − 0, 1414 · x+ 0, 2599 (3,2611 0,0293)
TR 0, 02588 · x2 − 0, 1703 · x+ 0, 3235 (3,2902 0,0433)
TT 0, 02327 · x2 − 0, 1521 · x+ 0, 2915 (3,2682 0,043)
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Tabelle A.6: Verschiebungen und Belastungen sowohl für das verdichtete als auch für das native
Modell

Form X [µm] Y [µm] Z [µm] Mises [MPa] Druck [MPa]

Kugel 0,1N 222,5± 128,3 223,2± 115,2 16,5± 13,0 44,5± 32,0 11,4± 10,9
Kugel 1N 222,5± 128,3 223,2± 115,2 16,5± 13,0 44,5± 32,0 10,9± 10,9
Kugel 10N 172,1± 152,8 320,3± 207,9 15,8± 12,2 30,2± 32,0 9,7± 13,2

Splitter 0,1N 459,9± 266,9 443,9± 255,4 22,4± 19,2 21,1± 16,0 6,4± 7,5
Splitter 1N 459,1± 258,5 448,4± 247,4 22,1± 18,9 26,2± 35,5 6,4± 7,6
Splitter 10N 534,5± 300,4 604,3± 455,4 23,8± 23,2 31,9± 27,8 10,3± 11,2

Tetraeder 0,1N 71,0± 57,3 92,4± 78,8 6,2± 5,3 38,1± 29,9 10,4± 8,8
Tetraeder 1N 71,1± 57,2 92,4± 79,0 6,2± 5,3 37,3± 29,9 10,4± 8,8
Tetraeder 10N 66,0± 52,2 267,7± 102,9 5,8± 5,1 48,8± 57,8 12,2± 14,9

FEM 0,1N 0,0± 0,0 3,5± 1,3 0,2± 0,1 1,2± 0,5 0,6± 0,3
FEM 1N 0,3± 0,3 33,6± 11,6 1,9± 0,8 11,9± 4,5 5,6± 2,3
FEM 10N 3,3 ±3,4 167,3± 43,2 17,6± 7,1 61,2± 19,4 28,9± 10,4

A.6 Simulationen der Knochenpartikel mit der DEM

A.7 Mathematische Grundlagen zum Hertz-Mindlin
(no slip)-Kontaktmodell

Der folgende Abschnitt ist aus [58] entnommen und übersetzt:

Das Kontaktmodell ist das in EDEM eingesetzte Standardmodell, da es eine akkurate und effizien-
te Kraftberechnung ermöglicht. In diesem Modell wird die Normalkraftkomponente basierend auf
der Hertzschen Kontakt Theorie berechnet [49]. Das tangentiale Kraftmodell basiert auf der Arbeit
von Mindlin-Deresiewicz [52, 53]. Sowohl die normale als auch die tangentiale Kraft haben eine
Dämpfungskomponente, bei der der Dämpfungskoeffizient im Zusammenhang mit dem Restituti-
onskoeffizient steht, beschrieben durch [54]. Die tangentiale Reibungskraft folgt dem Coulombschen
Gesetz des Reibungsmodells, wie beispielsweise in [1]. Die Rollreibung ist als kontaktunabhängiges
gerichtetes konstantes Drehmomentmodell implementiert [55].

Die Normalkraft Fn ist eine Funktion der normalen Überlappung δn und ist gegeben durch:

Fn = 4
3E

∗√R∗δ
3
2
n
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Bei dem der äquivalente E-Modul E∗ und der äquivalente Radius R∗ definiert sind als:

1
E∗ = (1− νi)2

Ei
+ (1− νj)2

Ej

1
R∗ = 1

Ri
+ 1
Rj

wobei Ei, νi, Ri und Ej , νj , Rj der E-Modul, die Poissonzahl sowie der Radius einer Kugel im
Kontakt sind. Zusätzlich gibt es eine Dämpfungskraft F d

n gegeben durch:

F d
n = −2

√
5
6β

√
Snm∗vrel

n

Dabei steht m∗ = ( 1
mi

+ 1
mj

)−1 für die äuqivalente Masse, vrel
n ist die Normalkomponente der

relativen Geschwindigkeit und β und Sn (die normale Steifigkeit) sind gegeben durch:

β = − ln(e)√
ln2e+ π2

Sn = 2E∗√
R∗δn

Mit e, dem Restitutionskoeffizient. Die tangentiale Kraft Ft abhängig von der tangentialen Über-
lappung δt und der tangentialen Steifigkeit St:

Ft = −Stδt

mit
St = 8G∗√

R∗δn

Wobei G∗ der äquivalente Schubmodul ist. Zusätzlich wird für die tangentiale Dämpfung Folgendes
eingesetzt:

F d
t = −25

6β
√
Stm∗vrel

t

wobei vrel
t für die relative tangentiale Geschwindigkeit steht. Die tangentiale Kraft wird limitiert

durch die Coulombreibung µSFn, bei dem µS der Haftreibungskoeffizient ist.

A.8 Netzkonvergenzanalyse

A.8.1 Methode der Netzkonvergenzanalyse

Mit einer Netzkonvergenzanalyse wird untersucht, welchen Einfluss die Netzgröße auf die Spannun-
gen und Verschiebungen in einem FEM-Modell abhängig von der eingesetzten Zeit besitzt. Dabei
wird angestrebt, den Punkt zu finden, unterhalb dem sich die Spannungen und Verschiebungen
kaum noch verändern (konvergieren) und gleichzeitig die Simulationszeit möglichst gering gehalten
wird [15].
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In dieser Arbeit wurde eine Netzkonvergenzanalyse für die FE-Simulationen durchgeführt. Hierzu
wurde das Netz der Elemente in Abaqus schrittweise mit einer Schrittgröße von 0,025 mm von 0,25
mm auf 0,01 mm verringert. Anschließend wurden den Input-Dateien in EDEM die Eigenschaften
übertragen und die Ergebnisse in Abaqus ausgelesen. Von vier Trabekeln wurden die Spannungen
und Verschiebungen auf eine Konvergenz untersucht.

In Edem selbst wurde keine Netzkonvergenzanalyse durchgeführt, sondern die von Edem empfoh-
lene Netzgröße eingesetzt (vgl. Kapitel 2.4).

A.8.2 Ergebnisse der Netzkonvergenzanalyse

Die Auswahl einer passenden Netzgröße basiert auf dem Ziel, einen möglichst konstanten Span-
nungswert trotz variierender Netzgröße und ansteigender Simulationszeit zu finden. Während bei
FE-Simulationen eine zeitliche Abwägung bezogen auf die Simulationszeit die auszuwählende Netz-
größe in den meisten Fällen bestimmt, kann dieser Ansatz in der vorliegenden Arbeit nicht genutzt
werden, da der Export aus Edem bei jeder Netzgröße zeitlich konstant ist. Die Netzgröße wird
dadurch limitiert, dass die Kopplung zwischen Edem und Abaqus unterhalb einer Netzgröße von
0,01 mm nicht durchgeführt werden konnte.
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Abbildung A.5: Konvergenzanalyse zur von Mises-Spannung im Knochenmodell, der gestrichelte
Rahmen symbolisiert die ausgewählte Netzgröße

Abbildung A.5 zeigt Mittelwerte verschiedener Netzgrößen bei unterschiedlichen Partikeln mit ihren
Regressionsgraden. Es wird deutlich, dass keine der Formen eine Konvergenz der Spannugswerte
aufweist. Die Steigungen der Regressionsgeraden variieren soweit, dass für Kugeln ein negativer
Verlauf zu sehen ist und sich damit die Spannungen bei kleinerer Netzgröße wieder erhöhen. Bei
den mit Tetraedern belasteten Trabekeln schwanken die Werte zum Teil um mehr als 150 MPa.
Dieser Wert ist das fünffache der bei den Splittern registrierten Spannung bei kleinen Netzgrößen.
Die erwartete Konvergenz kann nur bei den Splittern unterhalb einer Netzgröße von 0,175 mm in
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Ansätzen gesehen werden. Auf Grund dieser großen Schwankungen wird die Netzgröße ausgewählt,
bei der sich die Regressionsgraden kreuzen. Sie ist mit einem grauen Kasten markiert.

Bei den Verschiebungen in Abbildung A.6 ist eine Annäherung an einen Grenzwert eher zu erkennen.
Besonders die Splitter und die Kugeln konvergieren unterhalb einer Netzgröße von 0,175 mm, sodass
die ausgewählte Netzgröße von 0,15 gerechtfertigt werden kann. Bei den Tetraedern ist bei dieser
Größe ein Maximalwert zu finden, der sich aber innerhalb der Standardabweichung befindet.
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Abbildung A.6: Konvergenzanalyse zur Magnitude der Verschiebung gemessen an vier mittig lie-
genden Punkten im Knochenmodell, der gestrichelte Rahmen symbolisiert die aus-
gewählte Netzgröße

Insgesamt wird daher die Netzgröße 0,15 mm ausgewählt, da sie bezogen auf die Verschiebungen
einen stabilen Bereich und bezogen auf die Spannungen einen Mittelwert darstellt. Es sind nicht
in allen Verläufen klare Konvergenzen zu erkennen, sodass hier ein Durchschnittswert auszuwählen
ist.

A.8.3 Diskussion der ausgewählten Netzgröße und der Netzkonvergenzanalyse

Bei der Auswahl der Netzgröße sind bezogen auf die DE- und FE-Simulation verschiedene Aspekte
zu beachten, die an dieser Stelle noch einmal aufgegriffen werden. Wie bereits bei der Vorstellung der
Ergebnisse gezeigt wurde, kam es bei der Verkleinerung der Netzgröße nicht zu einer Konvergenz
der Spannung (vgl. Abbildung A.5), wie es bei einer reinen FE-Analyse der Fall wäre. Dadurch
konnte der typische Ablauf einer Netzkonvergenzanalyse nicht angewendet werden.

Eine Begründung dieses von der Norm abweichenden Verhaltens kann darin gesehen werden, dass
die Umstände, die eine FE-Simulation konvergieren lassen, hier verändert wurden. Unter FE-
Bedingungen sind besonders Randknoten für Extremwerte von Spannungen gefährdet. Hier werden
aus unterschiedlichen Richtungen kommende Belastungen zusammengefasst. Wird das Netz ver-



A Anhang 112

kleinert, teilt sich die Belastung auf mehrere Knotenpunkte auf und verringert die Belastung auf
jeden einzelnen, bis die Belastung zu einem bestimmten Wert konvergiert.

Sorgt nun ein Partikelkollektiv für die Belastungen, wird ein bestimmter Wert aufgetragen. Die
gesamte Fläche zwischen verschiedenen Knotenpunkten wird von den Partikeln belastet. Durch die
Verkleinerung des Netzes kann es dann aber dazu kommen, dass die Partikel genau auf einen neu
entstandenen Knoten treffen und so den zuvor genannten Effekt wieder umkehren. Eine verstärkte
Spannung wird simuliert, anstatt die Belastung auf mehr Knoten zu verteilen.

Hier liegt auch der Unterschied, dass bei einer FE-Simulation einzelne Kräfte nur an Knotenpunkten
aufgetragen werden, während bei der DE die Kontaktpunkte der Partikel direkt detektiert werden.
Es ist daher gerechtfertigt, dass die Netzgröße nicht unter den Wert von 0,1 mm gesenkt, sondern
die Netzgröße von 0,15 mm ausgewählt wurde.

Für die Splitter kam es zu diesem Zeitpunkt zu einer Stabilisierung und auch die Tetraeder begannen
leicht zu konvergieren. Für die Kugeln handelte es sich um den kleinsten der eher konstanten Werte
im stabileren Bereich.

Die Dehnungen waren über den gesamten Bereich stabiler, sodass hier ebenfalls die ausgewählte
Netzgröße zu rechtfertigen ist.

Bei weiteren Simulationen sollte der Effekt einer veränderten Gittergröße in Edem auf die Netzgröße
in Abaqus untersucht und auf die Auswertung von Randpunkten verzichtet werden. Der Einfluss
der Gittergröße in EdemM wurde innerhalb dieser Arbeit nicht untersucht, da ein möglichst großes
Spektrum verschiedener Simulationen aufgestellt werden sollte und viele der Simulationen bereits
über 48 Stunden liefen. Es wurde der von Edem vorgeschlagene Wert verwendet. Bei weiteren
Simulationen muss die Netzgröße in Edem aber zur Sicherstellung der Reproduzierbarkeit mit
einbezogen werden.
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