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Abstract

VOLKER PUSSEL

BIOMECHANISCHE UNTERSUCHUNG EINES HÜFTGELENKIMPLANTATES

In der vorliegendeArbeit wird ein in Geometrieund Materialeigenschaftenrealistischesdreidi-
mensionalesComputermodelldesOberschenkelknochens(Femur)vorgestelltunddenmechani-
schenBelastungendurchMuskeln, SehnenundGelenkkr̈afteausgesetzt,wie sie in einemgege-
benenbiomechanischenSzenarioauftreten.Die Eingangsdatender Modellierungwerdendurch
computergesẗutzteAufbereitungbildgebendermedizinischerVerfahrengewonnen.Die Modellie-
rungundLösungsberechnungerfolgt mit derMethodederFinitenElemente.DasResultatist die
mechanischeSpannungsverteilungim Femurin dieserstatischenBelastungssituation.Damit ist
esmöglich,daszugrundegelegtebiomechanischeModell zu beurteilenundRückschl̈usseauf die
funktionellenAufgabenbestimmterKnochenformgebungenzuziehen.

Vom Fall desgesundenmenschlichenHüftgelenkesausgehendwird dasFemurnachtotalem
Hüftgelenkersatzuntersucht.Das Finite-Elemente-ModelldesFemurwird analogzur in-vivo-
SituationamSchenkelhalsabgeschnittenundmit einerEndoprotheseversehen,diedieGelenkku-
gel undeinenTeil desSchenkelhalsesersetztundmit einemmetallenenSchaftin derMarkhöhle
desKnochensverankert wird. Auch in diesemModell wird die Spannungsverteilungermittelt.
Durch die unterschiedlichenMaterialeigenschaftenvon Metall undKnochenergibt sicheinesi-
gnifikanteVer̈anderung.

DieseSpannungs̈anderungenwerdenmit in der PraxisauftretendenKnochenver̈anderungen
verglichen. Hier muß auf ErfahrungswerteausOrthop̈adie und Endoprothetikzurückgegriffen
werden,da die heuteexistierendenModelle für dasKnochenverhaltenbei mechanischerBela-
stungalleinekeineschl̈ussigeInterpretationerlauben.Ziel dieserBetrachtungenist eineBewer-
tung,welcheÄnderungenin derBelastungssituationdesKnochenszueinerBeeintr̈achtigungdes
Verbundesvon KnochenundProtheseführen.

Im letztenTeil derArbeit wird die FormgebungdesProthesenschaftesgezieltmodifiziert,um
dieBeeintr̈achtigungenherabzusetzenundfür denKnochenvertr̈aglicherzugestalten.Die gewon-
nenenErkenntnissewerdendazuverwendet,einein ihrer biomechanischenWirkung verbesserte
Formgebungfür Hüftendoprothesenvorzuschlagen.
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1

1 Einleitung

1.1 Einordnung dieserArbeit

Die EndoprothetikhatzumZiel, dieFunktionvonerkranktenoderzersẗortenGelenkenunterAus-
tauschderGelenkfl̈achengegenKunstmaterialienwiederherzustellen.NebenderAuswahlgeeig-
neterMaterialienist diezuverlässigeunddauerhafteVerankerungderImplantateim Knochenbis
heutedasHauptproblemgeblieben.

Intensive Bemühungenauf dem Gebietder MaterialforschunghabenheuteWerkstoffe und
Oberfl̈achenbehandlungenzum Ergebnis,die sich im Körpervertr̈aglich verhaltenund der me-
chanischenBelastunggewachsensind.Die Problematikvon Abstoßungsreaktionenundvon Im-
plantatversagenwie Abnutzungund Ermüdungsbruchist damit weitgehendgelöst und wird in
dieserArbeit nichtweiterverfolgt.

Der Bereichder diagnostischenund operativen Techniken ist Gegenstandintensiver medi-
zinischerDiskussionund wird hier ebenfalls nicht behandelt.Es sei nur bemerkt,dassbei der
FormgebungeinesImplantatesRücksichtaufdie Durchführbarkeit unddie Fehleranf̈alligkeit der
Implantationgenommenwerdenmuss.

WesentlicherFaktor für dasVerhalteneinerProtheseist die Kraftübertragungvom Implantat
zumKnochen.Hier wird die Hauptursachefür die beobachteteLockerungvon Hüftendoprothe-
senvermutet.Zur Beurteilungund PrognoseinsbesonderedesLangzeitverhaltensist daherein
besseresVersẗandnisder im KnochenauftretendenKraftverteilungerforderlich.Da dieseexperi-
mentellnurbeschr̈anktzug̈anglichist,musssieaustheoretischenbiomechanischen̈Uberlegungen
gewonnenwerden.Diesist derGegenstanddervorliegendenArbeit.

1.2 Zielsetzung

Essoll ein theoretischesModell erstelltwerden,in demdiemechanischeSpannungsverteilungim
Femursowohl im naẗurlichenZustandalsauchim ZustandnachtotalemGelenkersatzuntersucht
werdenkann.DasModell desFemursoll dreidimensional,geometrischexaktundmit realistischen
BelastungenundMaterialeigenschaftenausgestattetsein.

Insbesonderesoll esim Modell möglich sein,denEinflussvon FormvariationendesImplan-
tatesaufdieSpannungsverteilungim Femurzuveranschaulichen.

1.3 Vorgehen

GeometrieundmechanischeEigenschaftendesModellswerdenüberdigitaleBildverarbeitungaus
anatomischenRöntgen-Computertomographieaufnahmengewonnen.Die Geometriedatenwerden
zu einemdreidimensionalenModell zusammengeführt. In dieseswerdendie ebenfalls ausden
bildgebendenVerfahrenabgeleitetenMaterialeigenschaften̈ubertragen.

DasModell wird mit realistischenMuskel- undGelenkkr̈aftenbeaufschlagt.Siestammenaus
einerbiomechanischkonsistentenSimulationderunterenExtremiẗat[Krieg, 96]. Die resultierende
mechanischeSpannungsverteilungwird mit derMethodederFinitenElementeberechnet.

Die Prothesenformwird vom Knocheninnenraumausgehendmodelliert.In diesemRechen-
schritt könnenParameterwie Länge,Sẗarke, Abstandzur KnochenwandanbestimmtenPunkten
etc.variiertwerden.Die Ergebnissewerdenin Kapitel 3 vorgestelltunddiskutiert.

AnhandvonÜberlegungenausderorthop̈adischenPraxiswird in Kapitel4 versucht,verschie-
deneParameterder Prothesenformzu variierenund die Ver̈anderungenin der Spannungsvertei-
lungnachbiomechanischenGesichtspunktenzubeurteilen.
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Zum Abschlusswerdendie Ergebnissezusammengefasstund möglicheVerbesserungendes
Modellsdiskutiert.

In AnhangA undB werdenGrundlagenausderBiomechanikundderEndoprothetikwieder-
gegeben,die für die EinordnungdieserArbeit herangezogenwurden.

1.4 Vergleich zu anderen Arbeiten

Die computergesẗutzteAuswertungvon Röntgen-CT-Aufnahmenzur Anfertigungvon Endopro-
thesenwird schonseit mehrerenJahrenverfolgt. Ziel war meistensdie Erstellungeiner indivi-
duellenProthesemit optimalerPassform,wobeiunteroptimaldie Ausfüllung deszur Verfügung
stehendenMarkraumesverstandenwird [Aldinger, 83], [RöFo, 84].

In dieserArbeit soll nicht eine maximaleAusfüllung desMarkraumesdurch die Prothese
untersuchtwerden,sondernder Einflusseiner gezieltenAbweichungdavon auf die räumliche
Kraftverteilungim Femur.

Mit der Methodeder Finiten Elementewurde in zwei- und in dreidimensionalenModellen
die Spannungsverteilunguntersucht.Viele Arbeiten belastendasFemurausschließlichmit der
resultierendenHüftkraft. AndereAnsätzeber̈ucksichtigenzus̈atzlich die Muskelstr̈ange,die am
BeckenentspringenundamTrochanterMajor ansetzen.

In dieserArbeit wird die LastsituationauseinembiomechanischerrechnetenSzenarioent-
nommen,in demsichnichtnurderOberk̈orperundderOberschenkel im Kräfte-undMomenten-
gleichgewicht befinden,sondernin demauchdie Zugkräfteauf die einzelnenMuskelnsoverteilt
sind,dasssicheineminimaleBiegebeanspruchungfür dasFemurergibt.
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2 Erstellung desModells

2.1 Datengewinnungmittels Röntgencomputertomographie

DieserAbschnittbeschreibtdasVerfahrenzur Gewinnungunddie Strukturderzur Modellierung
benutztenDaten.

2.1.1 Aufnahmeverfahren einesCT

Bei derRöntgen-Computertomographiewird ein zu untersuchenderGegenstandin Schrittenent-
lang einerAchsebewegt und in dazusenkrechtstehendenEbenenmit Röntgenstrahlendurch-
leuchtet.In der vorliegendenArbeit wird die Vorschubachseals z-Achseund die Durchleuch-
tungsebenealsxy-Ebenefestgelegt. Handeltessichbei demuntersuchtenGegenstandum einen
menschlichenKörper, so bezeichnetdie z-Achse die Körperl̈angsachseund die xy-Ebenedie
Transversalebene.

Zu solchenGanzk̈orperaufnahmenwerdendiePatientenin liegendePositiongebrachtundauf
einemTischdurchdieAufnahmeapparaturgefahren.Die AufnahmeerfolgtdurcheinumdenPa-
tientenrotierendesPaarvon RöntgenquelleundRöntgensensorleiste.Der durchleuchtendeStrahl
ist in derAufnahmeebenefächerf̈ormigundhatsenkrechtdazueineeinstellbareSchichtdicke,die
zwischen0.5 mm undmehrerenmm liegt. In einemRekonstruktionsverfahrenwird ausdenvon
denSensorenaufgenommenenIntensiẗatsdateneinRöntgenabsorptionswertfür jedenPunkteines
kartesischenRastersin der Durchleuchtungsebeneermittelt.Eine geeignetskalierteDarstellung
dieserWertealsBild ergibt eineArt RöntgenaufnahmederSchnittebene.Diesewird alsSchnitt-
bild (slice image) bezeichnet.Die Rekonstruktionist geometrischexakt, da sich die Strahlung
geradlinigausbreitet.

2.1.2 Struktur der Daten

Ein Schnittbildhat bei demvon unsverwendetenComputertomographender Marke SIEMENS

SomatonDRH eine Aufl ösungvon 512 � 512 Pixeln, wobei der Pixelabstandzwischen0.05
und 1 mm wählbarist. JedesPixel stellt einenmit 12 Bit (4096 Stufen)aufgel̈ostenRöntgen-
absorptionswertdar. Dieser Wert wird in Einheitenvon HOUNDSFIELD (HU) gemessen.Die
HOUNDSFIELD-Skalaist linearundreicht von � 1024bis 3071,wobeiein Wert von � 1024HU
demRöntgenabsorptionswertvon Luft entspricht,0 HU demvon Wasser. Weichteil-Gewebeund
Spongiosaliegenebenfalls im Bereichum0 HU, dieWertefür Knochenreichenbisca.1700HU.

Eine CT-UntersuchungbestehtauseinerReihesolcherSchnittbilder, die in definiertemAb-
standvoneinanderaufgenommenwerden.DurchdieseAbsẗandeist diePositiondesSchnittbildes
auf der z-Achsefestgelegt. Üblich ist ein Schnittbildabstandvon 2 mm in BereichenhohenIn-
teresseswie zum BeispielGelenken und von 5 mm odermehrin denrestlichenBereichen.Die
Strahlenbelastungakkumuliertmit jedemSchnittbild,manversuchtdeshalb,mit möglichstweni-
genSchnittbildernauszukommen.

DieKoordinateneinesPixelsim Schnittbildkönnenmit demPixelabstandundderz-Koordinate
in Raumkoordinatenumgerechnetwerden.Der Pixelabstandd ist durchdie Parameterderbilder-
zeugendenTransformationfestgelegt undkannzwischen1 mm und0.07mm gewähltwerden.

Üblicherweisefertig manperCT einenSatzvonmehrerenSchnittbildernin zueinanderparal-
lelenEbenenan.Die Schnittbilderstellennäherungsweisedie Röntgenabsorptionin jedemPunkt
desdurchleuchtetenVolumensdesUntersuchungsobjektesdar. Der Datensatzkann als Menge
von Grafikdateienvom CT auf konventionelleComputertransferiertund dort weiterverarbeitet
werden.
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Seienxi � yi die diskretenPixelkoordinatenmit demWertebereichx� y � �
0��� N � 1� bei einem

quadratischenBild der Kantenl̈angevon N Pixeln und einemPixelabstandvon d in mm. Der
Ursprungspunkt0� 0 wird obenlinks gewählt.Fernerwird demBild bei derAufnahmedurchden
TomographeneineZ-KoordinateZTable zugewiesen,die denVorschubauf der Längsachsedes
Untersuchungstischesangibt und vom Kopf- zum Fußendeverläuft. Damit wird eine globales
kartesischesKoordinatensystemX � Y� Z eingef̈uhrt mit

X � xi d

Y � � yi d

Z � ZTable

Der Vorzeichenwechselin dery-Achsewird dabeieingef̈uhrt,um ein rechtsdrehendesKoordina-
tensystemX � Y� Z zuerhalten.

Abbildung1: Ausschnitt auseinemPrimärschnittbild. Gezeigtist ein Schnitt in der Transversal-
ebeneaufHöheder Hüftgelenkk̈opfe.

2.1.3 Wichtige Parameter der Rekonstruktion

Die RekonstruktionderSchnittbilderausdenRohdatendurchdenComputertomographenkann,
abḧangig von Herstellerund Ausstattungsumfang,mit verschiedenenParameterndurchgef̈uhrt
werden.Zur Aufbereitungvon Schnittbildernfür die digitaleBildbearbeitungsollteeineParame-
tereinstellungmit maximalerRauschreduktionverwendetwerden.Hierdurchverschlechtertsich
zwar die für dasmenschlicheAuge wichtige Konturscḧarfe; diesmußaberin Kauf genommen
werden,dadie im folgendenAbschnitt2.2 beschriebenenAlgorithmenzur Bildverarbeitungam
bestenbei geringemRauschenarbeiten.

Die für die vorliegendeArbeit zur VerfügungstehendenCT-Aufnahmenwurdenausschließ-
lich mit Ger̈atenvom Typ SIEMENS Somatonerstellt.DieserGer̈atetypbietet für die genannte
ProblematikmehrereEinstellungendesRekonstruktionsverfahrensauf einerSkalavon“ low noi-
se – soft image“ bis “ high noise– sharpimage“ . ErstereEinstellunglieferte bei der digitalen
BildweiterverarbeitungdiebestenErgebnisse,letztereist in derDiagnostiküblich.



2.1 DatengewinnungmittelsRöntgencomputertomographie 5

2.1.4 Primärschnitte und Sekund̈arschnitte

Die vom ComputertomographenerzeugtenSchnittbildersollenim FolgendenalsPrimärschnitte
bezeichnetwerden.DieseSchnitteliegenalle in parallelenEbenen.Für dieweitereModellierung
ist es jedochnotwendig,Bilddatenin beliebiggelegenenund orientiertenEbenenzu gewinnen
undzu bearbeiten.Solchezus̈atzlichenSchnittbilderwerdendurchTranslation,Rotation,Skalie-
rung und InterpolationausdenPrimärdatenberechnet.Sie sollenals Sekund̈arschnitte bezeich-
netwerden.Für jedenSekund̈arschnittwird ein rechtsdrehendeskartesischesKoordinatensystem
K 	
� X 	 � Y	 � Z	 eingef̈uhrt,dessenUrsprungmit denPixelkoordinaten� 0� 0� desSekund̈arschnittes
zusammenf̈allt unddessenAchseZ	 senkrechtaufderBildebenesteht.Die Pixelkoordinatenx	 � y	
hängenwiederüberdenPixelabstandd	 mit K 	 zusammen:

X 	 � x	i d	
Y	 � � y	i d	
Z	 � 0 in derBildebene

DasKoordinatensystemK 	 gehtausdemglobalenKoordinatensystemdurcheineTransformation
T hervor. T bestehtallgemeinauseinerTranslationL mit demTranslationsvektor � XL � YL � ZL � und
einerRotationM, diedurchdieEulerscheDrehmatrixM mit denEulerwinkelnφ� θ � ψ angegeben
wird. Die Transformationwird damitausgedr̈ucktals

X 	 � TX � M � X  XL �
Für die BerechnungdesinterpoliertenRöntgen-AbsorptionswerteseinesPixelsin einemsolchen
Sekund̈arschnittmüssendiePixelkoordinatenx	 � y	 in dasglobalekartesischeKoordinatensysstem
umgerechnetwerden.DiesgeschiehtdurchUmkehrungderTransformationT:

X � T � 1X 	 � MTX 	 � XL (1)

wobeimanausnutzt,daßbeiDrehmatrizendieinverseMatrix gleichdertransponiertenMatrix ist:
M � 1 � MT . Da der transformiertePunktX zu einemPixel � x	 � y	�� in der Regel nicht mit einem
Pixel � x� y� in einemPrimärschnittmit der KoordinateZTable zusammenf̈allt, wird der gesuchte
RöntgenabsorptionswertdurchlineareInterpolationderjeweils4 benachbartenPixelnin denzwei
benachbartenPrimärschnittenberechnet.SolltedertransformiertePunktaußerhalbdesdurchdie
Primärschnitteabgedecktenquaderf̈ormigenVolumensliegen,so wird ihm ein Absorptionswert
von 0 (= -1024 HU) zugewiesen.Dies ist mit denjenigenPrimärschnittenvertr̈aglich, die am
BildrandLuft zeigenunddaherdortebenfalls verschwindendeRöntgenabsorptionhaben.
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Abbildung 2: Ein durch InterpolationberechnetesSekund̈arschnittbild in Blickrichtungentlang
der SchenkelhalsachseundzumOberk̈orper hin. Linksdavonist ein Sẗuck desTrochanterMajor
angeschnitten.Im WeichteilgewebeerkenntmaneinzelneMuskelsträngeamKontrastzumBinde-
gewebe.
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2.2 Segmentierungmit digitaler Bildverarbeitung

Die Segmentierungliefert eineUnterteilungeinesAusgangsbildesin Bereichemit verschiede-
ner anatomischerBedeutung.Die Unterteilungist zumeistauf jeder Ebenedisjunkt (Beispiel:
SegmentierungGewebe/Knochen,letzterenwiederumin Kortikalis/Spongiosa).Algorithmender
Bildverarbeitungleistennur eineUnterteilungvon Bildbereichenmit unterschiedlichenEigen-
schaften;die anatomischeZuordnungund/oderIdentifizierungmuß durch Heranziehungeiner
zus̈atzlichenWissensbasisgeschehen;diesist meistderBenutzerdesBildverarbeitungsprogram-
mes.

Alle FunktionaliẗatenzurManipulationderDarstellungderBilddaten,zumErzeugenundEdi-
tierender Segmentierungsinformationund derenAbspeicherungsind in dasim Rahmendieser
Arbeit entwickelte Programmintegriert worden.Bis auf die Algorithmen zur Bildverarbeitung
sinddiesgewöhnlicheProgrammaufgaben,die hier nicht weiterbeschriebenwerden.Die einge-
setztenBildverarbeitungsverfahrensollenjedochin ihrer ArbeitsweiseundnachihremErgebnis
dokumentiertwerden.

2.2.1 Grauwertmanipulation

Die DarstellungderComputertomographie-AufnahmenaufdemBildschirmerfolgtgezwungener-
maßenunterUmsetzungder4096Ausgangswertein eineaufdemBildschirmdarstellbareAnzahl
von Graustufen.Eswurden64 Graustufenin logarithmischerAbstufungbenutzt,wasetwa dem
UnterscheidungsvermögendesmenschlichenAugesbei Graustufenabbildungenentspricht.Die
Zuordnungder Ausgangswertezu einer Graustufeerfolgt durch lineareSkalierung,wobei die
ParameterUntergrenze,Steilheitund Obergrenzeder Umsetzungsfunktioninteraktiv eingestellt
werdenkönnen.DadurchwerdenanatomischeSegmentefür denBetrachterauf demBildschirm
unterscheidbarunddieErgebnissederSegmentierungsalgorithmenkontrollierbar.

2.2.2 Kantenfindung per Schwellwert

Zur Auffindungeinesersten,grobenUmrisseseinerKnochenstrukturmachtmansichdengroßen
KontrastzumumliegendenGewebezunutze.Eswird manuelleinSchwellwerteingestellt,beidem
die Strukturvon Interesseauf derHoundsfieldskalakomplettdar̈uberliegt. Dieswird durcheine
Schwarzweißdarstellungverifiziert.UnterAngabeeinesStartpunktesin derNähedesÜberganges
findetein SuchalgorithmuseinegeschlosseneLinie mit definiertemUmlaufsinn,die die Struktur
umfaßt.Die EigenschaftendesAlgorithmussindin [Pavlidis] beschrieben.

Aufgrund deshohenKontrasteszwischenKnochenund umliegendenGewebeist bei Wahl
einesgeeignetenSchwellwertesdie gefundeneUmrißlinie bereitsalsKnochenkonturbrauchbar.
Zur Auffindungder Innenkontur eignetsich dasVerfahrenallerdingsnicht, da der Kontrastim
Knocheninnerendurchdie Spongiosanicht hochgenugausf̈allt. Hier werdenandereVerfahren
eingesetzt.

2.2.3 Kantenfindung nach Huiskes

DasKantenfindungsverfahrennachHUISKES wird zurBestimmungeinerKnocheninnenkantebei
gegebenerAußenkontureingesetzt.Die durchdenSchwellwertalgorithmusbestimmteLinie der
Außenkonturist dafür ausreichend.

Auf einergegebenenAnzahl von Radialenvom Mittelpunkt der Außenkontur auswird der
maximaleHoundsfieldwertermittelt.Dieserstellt die dichtesteStellederKortikalis dar. Aus die-
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semWert unddemHoundsfieldwertamAusgangspunktderRadialenwird dasMittel berechnet.
DerPunktaufderRadialenmit diesemHoundsfieldwertwird alsInnenkonturpunktverwendet.

NachteilediesesVerfahrenssind die Abhängigkeit von dem einzelnenHoundsfieldwertim
Mittelpunkt,derstarkemRauschenunterliegt, sowie die möglicheMehrdeutigkeit deszu bestim-
mendenPunktes.Dies ist besondersdannder Fall, wenn die gegebeneAußenkontur konkave
Stellenbesitzt.InsgesamteignetsichdasVerfahreneherfür dendistalenKnochenbereich,wo die
KnochenwandRingformhatundeinklarerKontrastzwischenKortikalisundMarkraumbesteht.

2.2.4 Laplace-Kantenfindung

Die BezeichnungLaplace-Kantenfindungrührt von der AnwendungeinerzweifachenDifferen-
zierungher. Die Methodegehtvon einergeschlossenenKonturmit bekanntemUmlaufsinnaus,
die dasObjektumfaßt.Auf einemStreifensenkrechtzur KonturwerdengemittelteHoundsfield-
werteberechnet.SiebildeneineKurve,aufderdurchnumerischeDifferentiationderWendepunkt
mit extremalerSteigungbestimmtwird. DieserPunktwird alsKantenpunktverwendet.

Die Methodeist unabḧangigvonSchwellwertenundliefert damitreproduzierbareErgebnisse.
Der Wendepunktals Punktmit demsteilstenAnstieg desHoundsfieldwerteshat die mathema-
tischeEigenschaftder räumlichenInvarianzgegeneinesymmetrischePunktabbildungsfunktion
desbildgebendenVerfahrens(siehe[Heitz, 95]). Allerdings ist dasVerfahrender numerischen
DifferentiationempfindlichgegenRauschen.

2.2.5 Glättung von Kanten

Zu Glättungvon Kantenlinienwird eineMittelung übereineeinstellbareAnzahlN von benach-
bartenPixelnverwendet.Dabeiwird N ungeradegewählt:N � 2k  1

xi � smooth � 1
2k  1

i � k

∑
j � i � k

x j (2)

Die Methodeeliminiert Zacken zuverlässig,verkleinertallerdingsauchdenRadiusgekr̈ummter
Linienbereiche.DaherdarfN nichtbeliebiggroßgewähltwerden;beieinemgeschlossenenPoly-
gonaus400PunktensollteN � 25gehaltenwerden.

2.2.6 Maskierung und Schwerpunkte

Die von einerKantenlinieumschlosseneFlächekannmit einerBitmaske versehenwerden.Hier-
durchwird eineUnterscheidungzwischendenPixeln getroffen, die innerhalbder Linie liegen,
unddenen,die außerhalbliegen.Die PunktederLinie selbstwerdenderFlächezugerechnet.

Eine VerarbeitungdieserPixelmengeerlaubt die diskretisierteBerechnungvon physikali-
schenGrößen,die sonstdurch ein Flächenintegral ausgedr̈uckt werden.Dies ist zum Beispiel
derFlächenschwerpunktxS einerFlächeA, auf derein kartesischesKoordinatensystemx ��� x� y�
eingef̈uhrt ist:

xS � 1
A

�
A

xdxdy � 1
N

Area

∑
i � j x � i � j � mit N � Area

∑
i � j 1 (3)

Analogwird derSchwerpunktdesRöntgenabsorptionswertesα berechnet:

xS� α � 1
N

Area

∑
i � j x � i � j � α � x � i � j ��� (4)
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2.2.7 Struktur der Ergebnisdaten

Die durchdie KantenfindungsalgorithmenerzeugtenLinien liegenalsgeordneteMengevon be-
nachbartenPixeln vor, die ein geschlossenesPolygonmit definiertemUmlaufsinnbilden. Die
Masken sind als zweidimensionale,diskreteFelderrealisiert,die pro Pixel desAusgangsbildes
ein Bit enthalten.Die SchwerpunkteliegenalsPixel-Koordinatenpaarin Gleitkommadarstellung
vor, dadieMethodederBerechnungeineGenauigkeit vonuntereinemPixel ermöglicht.

Die GesamtheitdieserDatenwird von dem erwähntenProgrammpro Schnittbild und dar-
in pro anatomischemSegmentgepflegt. Damit stehensie demZugriff unterdemNamendieses
SegmentesundgeordnetnachderZ-KoordinatedesSchnittbildeszur Verfügung.Zus̈atzlichsind
Begleitdatenenthalten,diedieLagedesSchnittbildesim RaumundseineAufl ösungbeschreiben,
umdie UmrechnungvonPixeln in globaleKoordinatenundumgekehrtzuermöglichen.
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2.2.8 Beispieleder Ergebnissedigitaler Bildbearbeitung

Abbildung3: HauptfensterdesselbstentwickeltenProgrammszur digitalenBildbearbeitung. Zu
sehenist einSchnittbildaufderHöhedesAdamschenBogens.DasProgrammhatdieAußenkontur
desFemur bestimmtund die Linie dunkel markiert. Der helle Randaußerhalbder markierten
Kontur ist eineAusstrahlung, die durch dieUnschärfeder Bilderzeugungverursacht wird.
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2.3 KoordinatensystemdesFemur

2.3.1 Moti vation

Ziel derEinführungeineseigenenKoordinatensystemsist es,die zur Modellierungverwendeten
PunktedesFemurin Koordinatenauszudr̈ucken,dievonderLagedesPatientenim Tomographen
undvonseinerKörpergrößeunabḧangigsind.HierzumußeinKoordinatensystemin Abhängigkeit
von leicht aufzufindendenausgezeichnetenPunktenin LageundSkalierungdefiniertwerden.

2.3.2 Kriterien zur Auswahl geeigneterPunkte

Um dieobengenanntenKriterienzuerfüllen,mußeingeeigneterPunktdurchMethodenderdigi-
talenBildverarbeitungauffindbarsein.Er sollteauseinerMittelung möglichstvieler Punkteher-
vorgehen,um Schwankungenzu reduzieren.Aus diesemGrundist zumBeispielein Punktnach
derMaßgabe“ Punktmit dergrößtenz-Koordinate“ ungeeignet.EineweitereForderungist Invari-
anzderrelativenLagedesPunktesgegendie individuellenAbmessungendesKnochens.Dadurch
skaliertein darausabgeleitetesKoordinatensystemmit derPatientengeometrie.Gutgeeignetsind
Punktdefinitionenwie Linien- oderFlächenschwerpunktevon UmrißlinienoderAusgleichsgera-
dendurchmehreresolcherPunkte.

2.3.3 Kondylenachse

Die Kondylenachseist eineHilfslinie zur KonstruktioneinesKoordinatensystemesund hat mit
eineranatomischenKondylenachsewie etwa“ AchsederBewegungbei Kniebeugung“ nichtszu
tun.

a b c d

Abbildung 4: Zur Definition der Kondylenachse. a) DistalesEndeeinesrechten Femur von
ventral b) vonmedial c) vondorsal d) vondorsal-medialmit Kondylenachse

Die Kondylenachsewird als die Linie definiert,die parallelverläuft zum dorsalenund zum
distalenAbschlußderKondylenunddiedurchdenhöchstenPunktderFossaintercondylarisin der
Frontalansichthindurchgeht.Die hierzunotwendigenPunktewerdendurchmanuelleMarkierung
in eineminteraktivenProgrammgewonnen.Der dabeigemachteFehlervon wenigenmm wirkt
sichbeieinerFemurl̈angevonetwa50cmaufdiedarausabgeleitetenGrößennichtsehrstarkaus.
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2.3.4 ProximaleSchaftachse

Die proximaleSchaftachses wird alsAusgleichsgeradedurchdie FlächenschwerpunktederAu-
ßenkonturenim proximalenDrittel desFemurschaftesfestgelegt. Als proximalesDrittel werden
die CT-Schnittevon proximal desTrochanterminor bis ein Drittel der Längevom Trochanter
major zur Fossaintercondylarisverwendet.Der Einheitsvektor ŝ ist nachdistal orientiert.Siehe
Abbildung5.

2.3.5 Schenkelhalsachse

Es werdenvon Handzwei Markierungspunkteangegeben,von denender eineetwa im Femur-
kopfmittelpunkt,derandereim Femurzentrumliegensollte.Auf derVerbindungsliniederbeiden
Punktewerdenin gleichenAbsẗandenvon etwa 4 mm senkrechte,zueinanderparalleleEbenen
definiert.Mit Hilfe dieserKonstruktionsollendie Ebenendie KnochenwanddesSchenkelhalses
möglichstsenkrechtschneiden.In diesenEbenenwird nachder in Abschnitt 2.1.4beschriebe-
nenMethodeder Sekund̈arschnitteje ein Schnittbildrekonstruiertund darin die obenbeschrie-
beneKantenfindungangewandt.Die Schenkelhalsachsen wird als Ausgleichsgeradedurchdie
Flächenschwerpunkteder AußenkonturendesSchenkelhalsesfestgelegt. Es werdennur diejeni-
genKonturenverwendet,derenGestaltnichtzustarkvonderKreisformabweicht.SolcheAbwei-
chungentretenamÜbergangvom Schenkelhalsin denFemurschaftoderin denKugelkopf auf.
DerEinheitsvektorn̂ ist nachcranialorientiert.

2.3.6 Femurzentrum

DasFemurzentrumc wird alsMittelpunktaufdemRaumlotd vonSchenkelhalsachseundSchaftach-
sefestgelegt. DasRaumlotist dieVerbindungslinie,dieaufbeidenAchsensenkrechtstehtundist
immereindeutig.

Die FestlegungüberdasRaumlotist notwendig,dadiebeidenAchsenwindschiefseinkönnen
undsichnicht schneidenmüssen.Die Abweichung,ausgedr̈uckt alsAbstandd derAchsenvon-
einander, liegt im BereicheinigerMillimeter. DerAbstandsvektord ist vonderSchenkelhalsachse
zurSchaftachseorientiert.

2.3.7 Femurebene

Die FemurebeneP hat als Aufpunkt dasFemurzentrumc. Der Normalenvektor nP wird derart
festgelegt, daßdie Schenkelhalsachseund die Schaftachseparallel zur Femurebeneverlaufen:
nP � n̂ � ŝ undnP nachventralorientiert.

2.3.8 Femurkopfmittelpunkt

In Schnittebenenparallel zur Transversalebenebestimmtman die AußenkonturendesFemur-
kopfesund legt eineAusgleichsgeradedurchdie Schwerpunkteder umschlossenenFlächen.Es
könnenallerdingsnur die kranialenKonturenvon gen̈ugendkreis̈ahnlicherGestaltverwendet
werden.Abweichungenvon der Kreisformergebensichmedialdurchdie Foveacapitisfemoris
sowie lateraldurchdenÜbergangderGelenkkugelin denSchenkelhals.Bei einemSchnittbildab-
standvon2 mm verbleibenetwa6 CT-Schnittemit brauchbarenKonturen.Die Ausgleichsgerade
verläufthaupts̈achlichin Richtungkranial-kaudal.

DerFemurkopfmittelpunktwird alsMittelpunktaufdemRaumlotvonSchenkelhalsachseund
dieserAchsefestgelegt, analogzuAbschnitt2.3.6.
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Abbildung 5: Überblick über die AnthropometrieeinesrechtenFemur in Frontalansicht (links)
undAnsicht vonlateral (rechts).
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2.3.9 Längeder Schenkelhalsachse

Die LängederSchenkelhalsachseLn wird alsStreckenl̈angezwischendenAchsenpunktengemes-
sen,die demFemurkopf bzw. demFemurzentrumam nächstenliegen.Der demFemurzentrum
nächsteAchsenpunktderSchenkelhalsachsewird alsAufpunktn0 derAchsedefiniert.Damit läßt
sichdie Schenkelhalsachsemit einemAchsenparameterν beschreibenals

n � ν �?� n0  n̂Ln ν mit ν � �
0� 1� (5)

2.3.10 Längeder Schaftachse

Die SchaftachsenlängeLs wird als ein Drittel der Streckenl̈angezwischendenAchsenpunkten
geringstenAbstandeszum Femurzentrumbzw. zur Kondylenachsedefiniert.Auch hier soll der
nächsteAchsenpunktzumFemurzentrumalsAufpunkts0 verwendetwerden.Als Achsenparame-
terwird σ eingef̈uhrt,dieAchsenbeschreibunglautet

s � σ�@� s0  ŝLsσ mit σ � �
0� 1� (6)

2.3.11 FestlegungdesKoordinatensystems

DasFemurwird in einemgebogenenzylindrischenKoordinatensystembeschrieben.Die z-Achse
wird als gekr̈ummteLinie durch dasFemurgelegt, die vom Kopf in den Schaftverläuft. Die
AchsegehtvomHüftkopfmittelpunktaus,folgt derSchenkelhalsachsen undgehtstetigdifferen-
zierbarin einenEllipsenbogen̈uber, dersichwiederumstetigdifferenzierbarandie Schaftachse
s anschmiegt. Die Punkte,andenenderEllipsenbogenansetzt,werdenjeweils übereinerelative
Längenangabedefiniert:Auf der Schenkelhalsachsehat der PunktdenAbstandRn � rnLn vom
Achsenaufpunkt,aufderSchaftachsedenAbstandRs � rsLs.

Der Ellipsenbogenentstehtdurchdie affine TransformationeinesViertelkreisesmit Radius1
aufdiewindschiefenAchsen,wobeidieLänge1 aufeinendefiniertenLängenabschnittRn bzw. Rs

jederAchseabgebildetwird. Der Ellipsenbogen̈uberwindetebenfalls denAbstandd derbeiden
Achsen,undliegt damitnichtmehrin einerEbene.

Die Achsea wird mit derKoordinateζ parametrisiert.ζ ist ein zusammengesetzterParameter
und auf jedemAchsenteilgetrenntdefiniert.Der auf der SchenkelhalsachseverlaufendeAnteil
derKoordinatenachsewird beschriebendurch

an � ζ �@� n � ν � ζ � 1� für ζ � 1 � rn (7)

Damit liegt derAchsenpunkta � ζ � 0� beimFemurkopfmittelpunkt.Für denEllipsenbogenwird
in Hilfskoordinatenξ � η ein ViertelkreisumdenPunkt � 1� 1� formuliertmit

ξ � β�A� 1 � sinβ (8)

η � β�A� 1 � cosβ (9)

mit der Hilfsvariablenβ � �
0� πB 2� . Die affine Abbildung überf̈uhrt die Koordinateξ in denAb-

schnittmit derLängeRn aufderSchenkelhalsachseunddieKoordinateη in denAbschnittmit der
LängeRs auf derSchaftachse.Der Abstandsvektord zwischendenAchsenwird beimÜbergang
mit der Funktionsin2 β ausgeglichen,da diesean denGrenzendesIntervalls

�
0� πB 2� mit waag-

rechterTangenteausl̈auft.Die AchsenpunktedesEllipsenbogensim Raumberechnensichdamit
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durch

ae � β�@� n0  n̂Rn � 1 � sinβ� ŝRs � 1 � cosβ� d sin2β (10)

Die Koordinateβ berechnetsichausζ durch

β � � ζ �C� 1 � rn ���DB rn für ζ � �
1 � rn � 1�

1 E� ζ � 1�DB rs für ζ � �
1� 1  rs� (11)

Schließlichist nochderaufderSchaftachseliegendeTeil derKoordinatenachsedefiniertdurch

as � ζ �?� s � σ � 1  ζ � für ζ F 1  rs� (12)

Damit ist dieKoordinatenachsea � ζ � stückweiseundmit stetigdifferenzierbaren̈Uberg̈angende-
finiert. Die zur vollständigenAbbildungdesRaumesnochfehlendenKoordinatenwerdenanalog
zu Zylinderkoordinateneingef̈uhrt: r undφ erfassendie Ebenesenkrechtauf derζ-Achse.r mißt
denAbstandzur Achse,φ eineDrehungum die Achse.Als φ � 0 wird die Richtungparallelzur
Femurebenenachmedialorientiertdefiniert.

Dashiermiteingef̈uhrteKoordinatensystemvonEinheitsvektorener , eφ undeζ ist für einrech-
tesFemurlinksdrehendundfür ein linkesFemurrechtsdrehend.EsleisteteineeindeutigeAbbil-
dungjederKoordinatenangabe� r � φ� ζ � in einenPunktdeskartesischenRaumes.Die Umkehrung
ist nicht eindeutigfür Punkte,derenAbstandzur Achser größerist als der Krümmungsradius
derAchseim zugeḧorigenBereichvonζ. DurchgeeigneteWahlderAchsenabschnitteRn undRs,
diedieKrümmungbestimmen,kannmanerreichen,daßalle in FragekommendenPunkteaufder
Femuroberfl̈acheeindeutigin dasKoordinatensystem̈uberf̈uhrt werden.
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Abbildung6: Koordinatensystemfür ein rechtesFemurin Frontalansicht (links) undAnsicht von
lateral (rechts).
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2.3.12 Resektionsebene

Zur Implantationeiner Prothesewird der Schenkelhals abgetrennt(reseziert).Die Ebenedes
Schnitteswird alsResektionsebenebezeichnet.Bei derOperationsplanungwird die Resektions-
ebenedurchAnlegenvon Schablonenin Röntgenbildernbestimmt;für die Modellierungeines
reseziertenFemurmußdie ResektionsebenëubergeeignetePunkteamFemuraufgefundenwer-
den.

Bei derModellierungderResektionsebenewird alsAufpunkt derdistal tiefstePunktder In-
zessurzwischenTrochantermajor unddemSchenkelhalsgewählt. DurchdiesenPunktwird die
Resektionsebenederartgelegt, daßsiesenkrechtauf derFemurebenestehtundgegendie Trans-
versalebeneeinenWinkel von30Gradnachmedialdistaleinschließt.

k$l$m

Abbildung7: Resektionsebenebei einemrechtenFemurin Frontalansicht (links)undAnsicht von
lateral (rechts).
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2.4 KontinuumsmechanischeGrundlagen

DieserAbschnittleitetdie physikalischenGrundbegriffe her, die in derModellrechnungVerwen-
dungfinden.

2.4.1 Kontinuum und Kontinuumsgrößen

UntereinemKontinuumverstehtmanein Gegenstand,derein räumlichausgedehntesGebietein-
nimmt, in demphysikalischeGrößenan jedemPunktdefiniertsind.Diesstellt einenGegensatz
zu diskretenSystemendar wie etwa einemmechanischenMehrkörpersystem.Obwohl auchein
KontinuumauseinzelnenAtomenundMolekülenbesteht,sowerdendie physikalischenGrößen
so definiert,daßsie davon unabḧangigwerden,zum BeispieldurchMittelung überein Teilvo-
lumen,daszwar sehrviele Atome entḧalt, dessenAbmessungenabersehrviel kleiner sind als
dasbetrachteteGesamtsystem.Ein Beispielfür einesolchekontinuierlicheGrößeist die Fließge-
schwindigkeit in einemBach.

2.4.2 Verschiebungenund Verzerrungen

DasVerschiebungsfeldu � x� ist die wichtigstederim FolgendenbetrachtetenGrößen.Siegibt die
Orts̈anderungu einesjedenPunktesx bei einerDeformierungdesKontinuumsan.Zur besseren
Anschauungbeziehtman dasVerschiebungsfeldmeist auf einenausgezeichnetenReferenzzu-
standx0 wie etwadenStartzeitpunkteinesumkippendenWassereimersoderdenspannungsfreien
ZustandeinesGummibandes:

u � x0 �?� 0

JedesVerschiebungsfeldkanndabeiin einenVerschiebungsvektor, eineRotationund eineVer-
zerrungdesKontinuumsaufgespaltenwerden.Für die mechanischenSpannungenin deformier-
baren,elastischenFestk̈orpernsindallein die Verzerrungenrelevant,dadieseangeben,wie zwei
benachbartePunktegegeneinanderverschobenwerden.Zur Zerlegungwird der JacobischeDis-
tortionstensorF eingef̈uhrt als Dif ferentationdesVerschiebungsvektorsu �n� u� v� w� nachden
Ortskoordinatenx ��� x� y� z� :

F � δu
δx

δv
δx

δw
δx

δu
δy

δv
δy

δw
δy

δu
δz

δv
δz

δw
δz

DerVerschiebungsanteilentf̈allt durchdie Differentiation.F wird polar zerlegt in

F � RU mit U �o� FTF � 1p 2
Die sodefinierteMatrix U ist symmetrischundpositiv definit,dasheißt,siekanndurchTransfor-
mationauf ihre Hauptachsengeschriebenwerdenals

U � λ1 0 0
0 λ2 0
0 0 λ3

mit denEigenwertenλ i F 0. Die Matrix R ist eineeigentlicheDrehung,dasheißtdieDeterminate
det� R � ist 1 undnicht -1 wie bei einerSpiegelung.Sieträgtzur Verzerrungnicht bei.Damit wird
derGreenscheVerzerrungstensorε definiertals

ε � 1B 2 � FFT � E �?� 1B 2 � U2 � E � mit demEinheitstensorE (13)
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DerTensorε ist symmetrisch.
Für denFall kleinerVerzerrungen,dasheißtεi j q 1,könnendiein ε quadratischenGliederbei

der Transformationvernachl̈assigtwerden.Die Diagonalelementestellendanndie Längen̈ande-
rungin derjeweiligenAchsenrichtungdar:

εxx F 0 Dehnungin X-Richtung

εxx � 0 keineVerzerrung

εxx � 0 Stauchungin X-Richtung

Die Nichtdiagonalelementewerdenbei Schubdehnungenungleich0 und gebendie halbeWin-
keländerungzwischenzweiAchsenan:

εxy  εyx � 2εxy � cos� 90r5� α �?� sinα � α

mit demWinkel 90r � α zwischendenverzerrtenEinheitsvektorene	x � e	y.
2.4.3 Spannungen

Zur Betrachtungvon Spannungenwird der Spannungsvektort eingef̈uhrt, der an jedemOber-
flächenelementoderdenkbaremFlächenelementinnerhalbdesKontinuumsdie Kraftdichteauf
diesemFlächenelementangibt.t hängtdabeinur vom Ort x desFlächenelementesund seinem
Normalenvektor n̂ ab. EineZeitabḧangigkeit soll nicht betrachtetwerden.Die Gleichgewichtsbe-
dingungactio = reactiofordertaußerdem

t � x� n̂�?�s� t � x� � n̂�
Darauskanngezeigtwerden,daßeinelineareAbhängigkeit von t zu n̂ besteht,diesichin Tensor-
schreibweisebringenläßt:

t � Tn̂

Darin ist T derCauchy’scheSpannungstensor2. Stufe.T ist symmetrisch,er kannalsoauf seine
Hauptachsentransformiertwerden,in deralleNichtdiagonalelementeverschwinden.Physikalisch
bedeutendie Hauptachsendie Richtungen,in denendie größtenund die kleinstenSpannungs-
werte t t t auftreten.SiewerdenalsHauptspannungsrichtungenbezeichnet.DasVerschwindender
Nichtdiagonalelementeheißt,daßdie EbenensenkrechtzueinerHauptspannungsrichtungschub-
spannungsfreisind.

2.4.4 Materialgesetze

RealeMaterialienlassensich nur unterEnergieaufbringungdeformieren.Gehtmanvon einem
spannungsfreienAusgangszustandaus,sodefiniertmandafür eineVerzerrungsenergieW � ε �u� 0.

DadiesderZustandminimalerVerzerrungsenergie ist, gilt außerdemδW v ε w
δε � 0. Bei einerTaylor-

entwicklungin ε tretendemnachnur quadratischeundhöhereGliederauf:

W � ε �A� 1B 2 δ2W � ε �
δε2 v ε � 0w εε  1B 6 δ3W � ε �

δε3 v ε � 0w εεε x������ 1B 2Ci jkl εi jεkl  1B 6Ci jklmnεi jεkl εmn x�����
Die GrößeCi jkl hat81Komponenten.DurchSymmetrievonε undvonC selbstreduziertsichdas
auf21 unabḧangigeKomponenten.
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2.4.5 Materialgr ößendeslinear elastischenMaterials

Schr̈ankt mandie Betrachtungauf lineareMaterialienein, so entfallen die C höhererOrdnung.
FordertmanweiterhinisotropeMaterialeigenschaften,dannmußderTensorCi jkl invariantgegen
beliebigeDrehungenundSpiegelungsein.DiesreduziertdieAnzahlunabḧangigerKomponenten
auf2:

Ci jkl � λδi jδkl  µ δikδj l  δil δjk

DaslinearelastischeisotropeMaterialkannalsomit nurzweiKonstantenbeschriebenwerden,den
Lamé-Konstanten.DerCauchy-SpannungstensorberechnetsichdamitausdemVerzerrungstensor
ε mit

T � 2µε  λESpurε (14)

Die Lamé-Konstantenkönnenin anderePaarevon Konstantentransformiertwerden,die die Ma-
terialeigenschaftenanschaulicherbeschreiben.UntersuchtmandenFall einerDehnungin einer
Koordinatenrichtung(zum Beispielz) durcheineSpannungσ in dieserRichtung,so findetman
durchEinsetzenin die vorigeGleichungdenZusammenhang

εzz � µ  λ
µ � 2µ  3λ � σ

Wie vorherdefiniert,drücken die Diagonalelementevon ε relative Längen̈anderungenaus.Die
Antwort einesMaterialsauf Spannungin Form einerDehnungmißt der YoungscheElastiziẗats-
modulE:

E � σ
εii

� σ
∆l B l (15)

Jedehnungs̈armerein Material bei Spannung,destogrößerist E. E wird in Einheitenvon Kraft
pro Flächeangegeben;alle festenMaterialienhabenWerteE F 0.

Weiterhinwird dieQuerkontraktionszahlν festgelegt alsVerḧaltnisderLängen̈anderungsenk-
rechtzur Längen̈anderungparallelderSpannung,beispielsweisex- zu z-Richtungbei Spannung
in z-Richtung:

ν �y� εxx

εzz
� λ

2 � µ  λ � (16)

ν ist dimensionslosund liegt im Wertebereich� 1 z ν z 1B 2. Materialienmit ν � 0 sind nicht
bekannt;ν � 1B 2 bedeutetInkompressibiliẗat (εxx  εyy  εzz � 0 bei Spannungin z-Richtung).
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2.5 Modellierung mit der Methodeder Finiten Elemente

DieserAbschnittbeschreibtdenProblembereichdervorliegendenArbeit,dermit demEinsatzvon
Finite-Elemente-Berechnungengelöstwurde.

2.5.1 Grundlagen

Die Methodeder Finiten Elementeerlaubtdie numerischeLösungvon Aufgabenstellungen,die
aufgrundkomplexerGeometrieoderRandbedingungenanalytischnichtzug̈anglichsind.Prinzipi-
ell bestehtdieVorgehensweisein derZerlegungdesProblemsin BereicheendlicherAusdehnung
undeinfacherTopologie(ebenfiniter Elemente),innerhalbvondenendasphysikalischeVerhalten
desVorbildesdurchAnsätzemit einfachenFormfunktionenwie zumBeispielPolynomen1. oder
2. Gradesangen̈ahertwerdenkann.Aus solchenElementenwird die Geometriedesgegebenen
Problemsaufgebaut.Die finiten Elementewerdendabeifür homogeneMaterialienmit identi-
schenMaterialeigenschaftenausgestattet,für inhomogeneMaterialiennäherungsweisemit dem
Mittelwert desMaterial-Teilvolumens,dassie repr̈asentieren.Die Definition desProblemswird
durchRandbedingungenwie Auflagepunkte,Krafteinleitungenusw. vervollständigt.DasGesamt-
problemstelltsichdamitalsgekoppeltesRandwertproblemvonberechenbarenTeilendarundläßt
sichalssolcheslösen.

Hier zeigensich die Grenzen,die der Methodegezogensind: Die Diskretisierungin finite
Elementemußfein genugsein,umGeometrieundMaterialinhomogeniẗatendesVorbildesin hin-
reichenderGenauigkeit wiederzugeben,andererseitsist die GesamtzahlderElementebeschr̈ankt
durchdie Verarbeitungskapazität desComputers,der dasFE-Modell aufbauenund nacheinem
gegebenenVerfahrenlösenmuß.

EineEinführungin dieMethodederFinitenElementeist unteranderemin [Argyris] zufinden.

VerwendeteBegriffe

Ein finites Elementist ein Gebildevon ein-, zwei- oder dreidimensionalerTopologie.Es faßt
Punkteim Raum,die FE-Knoten, zu einerEinheit mit bekanntenphysikalischenEigenschaften
zusammenwie Wärmeleitf̈ahigkeit, Elastiziẗat etc. Das ausKnoten und Elementenaufgebaute
ObjektalsGanzeswird alsFE-Netzbezeichnet.

a) b) c)

Abbildung8: BeispielevonFE-Netzen:a) GitterrohrstrukturauslinearenElementen.b) Modell
einesGabelschlüsselsausFlächenelementen.c) RäumlicheStrukturausVolumenelementen.
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Die GesamtzahlvonElementenE undKnotenN ist einMaßfür dieKomplexitätdesModells.
Die mittlere Anzahl von durch ElementemiteinandergekoppeltenKnoten (RootMeanSquare
Wavefront,RMS)bestimmtdieben̈otigteRechenzeittSolve zur InvertierungderGesamtmatrixdes
Problems:

tSolve ∝ N2 � RMS

Die maximalauftretendeAnzahl von durchElementemiteinandergekoppeltenKnotenwird als
Wavefront bezeichnet.Siebestimmtdie Größederbei derLösungauftretenden,nicht weiterver-
einfachbarenUntermatrizen.

2.5.2 Einordnung desProblems

Die vorliegendeAufgabenstellungder mechanischenBelastungssituationdesFemurwird in der
FE-Methodeunter strukturmechanischerAnalyse behandelt.Eine geometrischeStruktur wird
mit Materialeigenschaftenundmit Randbedingungenin Form von Fixpunktenundangreifenden
Kräftenversehen.Im FallekleinerVerzerrungenundniedrigerSpannungsgradientenkannin guter
Näherungein linearesMaterialgesetzangewendetwerden.

Die beimFemurvorliegendeMaterialanisotropiein FormderTrabekelstrukturfindetaufgrund
mangelnderInformationüberderenEinflußauf dieElastiziẗat keineBerücksichtigung.

Die relevanteAusgangsgr̈oßeeinerstrukturmechanischenFE-Rechnungist dasVektorfeldder
Verzerrungu, dasandendiskretenKnotenlokationenxi vorliegt.DurchnumerischeDifferentiation
leitetANSYS denSpannungstensorσ amKnotenortab. AufgrundseinerSymmetrieläßtsichσ im-
merauf Hauptachsenformtransformieren,die entsprechendenKomponentenσ1, σ2 undσ3 wer-
denals Hauptspannungsrichtungenbezeichnet.Aus ihnenleitet sich die VON-M ISES-Spannung
σM ab:

σM � � σ2 � σ1 � 2 E� σ3 � σ2 � 2 E� σ1 � σ3 � 2 (17)

Die skalare,positiveGrößeσM eignetsichalsMaßfür die UngleichverteilungderSpannung.
Als vorzeichenbehafteteGrößewird außerdemdie z-KomponentedesSpannungstensorsaus-

gewertet,wobeiz die Hochachsein jedemFinitenElementist. Sie fällt mit der interessierenden
Belastungsrichtung,nämlichderFemurachsezusammen.

2.5.3 Aufbereitung der Geometrie

DasFemurwird mit einerzylindrischenTopologiemodelliert,wie in Abschnitt2.3.11beschrie-
ben.DiesesGebildemußin Teilvoluminavon kubischerTopologieunterteiltwerden,um esin-
nerhalbdesFE-Programmesmit hexahedralenElementendarstellenzukönnen.Zu diesemZweck
wird entlangderZylinderachseein achteckigesPrismain dasFemurgelegt undderZwischenbe-
reichzwischenPrismaundKnochenoberfl̈achemit je achtschalenartigenVoluminaerfaßt.Abbil-
dung9 stellt dieVorgehensweisein derSchnittebenedar.

DiesesVerfahrenwird für dieKantenpolygonein jederSekund̈arschnittebeneausgef̈uhrt.Das
Achteckwird dabeiim innerstenPolygonplatziert,die weiterenPolygoneergebenzus̈atzliche,
nachaußenfortlaufendeVierecke.SchließlichwerdenzurDefinitionvonVoluminakorrespondie-
rendePunktein übereinanderliegendenSekund̈arschnittebenenmiteinanderverbunden.

Die Aufbereitungder Kantenpolygoneerfolgt in jederSekund̈arschnittebenenachdemglei-
chenMuster. Sie wird deshalbnur für eineEbenebeschrieben,dasheißt für einenSatzausei-
nemAußenkantenpolygon,einemInnenkantenpolygonundeventuelleinemPolygonfür dieOber-
flächederProthese.
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a) b)

Abbildung9: TypischesVorgehenzur VernetzungeinerKreisform: a) Aufteilungin Gebietemit
möglichstorthogonalenEcken. b) Vernetzungmit finitenElementen.

a) b)

Abbildung10: VektorisierungeinesKantenpolygons:a) AuswahlvonPunktendesKantenpolyg-
ons. b) Verbindungdurch Splines.

ZurGenerierungeinesFE-Netzesmit derim vorigenAbschnittvorgestelltenTopologiemüssen
die Kantenpolygoneunterabgetastetwerden.Aus der Mengevon etwa 150bis 800Punktenpro
PolygonwerdenachtEckpunktezur Verbindungmit demOktagonausgewählt. Hierzu wird je-
weils derjenigePolygonpunktbestimmt,der dem Durchstoßpunktder Verlängerungder Okta-
gonradialenamnächstenist. Zur genauerenWiedergabedesPolygonswerdenzwischenje zwei
DurchstoßpunktenaufdemselbenPolygonzweiweitereUnterabtastpunktein Absẗandengleicher
Bogenl̈angeherausgesuchtundmit denDurchstoßpunktendurchSplinesverbunden.
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Abbildung11: VolumenmodellierungdesFemur, getrenntnach Kortikalis undSpongiosa.In der
Mitte ist zuModellierungszweckeneinachteckigesPrismaeingefügt,dasalsHilfskonstruktionzur
Vernetzungmit finitenElementendient.
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Abbildung 12: Teilnetzfiniter Elementefür das Femurmodell.Die Kortikalis wird in radialer
Richtungin drei Elementeunterteilt,umSpannungsverläufeundunterschiedlicheMaterialeigen-
schaftenfeingenugaufzul̈osen.Der ZwischenraumvonKortikalis-Innenwandbiszumachteckigen
Mittelstückwird in zweiElementeunterteilt.EntlangdesUmfangeswerdenbeideBereichemit fünf
Elementenpro Quadrantdargestellt.
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2.5.4 Materialeigenschaften

DieserAbschnittbeschreibtdie ModellierungdesYoung-ModulsE für die unterschiedlichenim
Modell vorkommendenMaterialien.SämtlicheMaterialienwerdenalsisotropundlinearelastisch
modelliert.Als weitereMaterialkenndatenwurdeneinePoissonzahlvonν � 0� 3 undeinSchermo-
dul G � E B5� 2  2ν � verwendet.DieseZahlenwerdendurchdasANSYS-Programmautomatisch
vorgegeben,wennmannicht explizit Werteangibt.

Die Elastiziẗat desKnochenswird alsE-Modul-FeldausdenHoundsfieldwertenderCT-Auf-
nahmenunterAusnutzungdesZusammenhangeszwischenRöntgenabsorptionsvermögenundFe-
stigkeit ermittelt.

Knochenmaterialbestehtauseiner kristallinen,porösenMatrix ausKalziumhydroxylapatit
(chemischeFormelCa5 � PO4 � 3OH),derenZwischenr̈aumemit Gewebe,dasheißtunterVernachl̈assi-
gungdesFettanteilesmit Wassergefüllt ist [Rauber, 87]. DurchSubtraktiondesHoundsfieldwer-
tesfür WasserundgeeigneteSkalierung,geeichtdurcheinenProbenk̈orper, kannmansoauseiner
CT-AufnahmedenMineralgehaltρmin einesVoxelsvonKnochenmaterialbestimmen:

ρmin � CT
1024HU

in
g

cm3 (18)

DieserMineralgehaltwird in eineMassendichteumgerechnetundmit derin derLiteraturverbrei-
teten,von Carterund Hayes[Carter, Hayes,77] vorgeschlagenenBeziehungin einenE-Modul
umgerechnet:

E � 3790ρ3ε̇0{ 06 in
N

mm2

g
cm3

� 3
(19)

Hierbeibezeichneṫε diezeitlicheÄnderungderDehnung.Für schnellesGehenwird einWertvon
ε̇ � 0� 01s� 1 angegeben,bei Unfällenwird ε̇ � 1s� 1 erreicht.

Bei denfür die vorliegendeArbeit verwendetenCT-AufnahmenlagenkeineEichwertevor.
Zur UmrechnungderMineraldichteρmin in die Massendichteρ wurdedeshalbein Korrekturfak-
tor eingef̈uhrt, der denhöchstenauftretendenCT-Wert von etwa 800 HU in denexperimentell
bestimmtenmaximalenFestigkeitswertanKnochenpr̈aparatenvon22 GPa überf̈uhrt.

Zur Einbringungder Knochenḧartein dasFinite-Elemente-Modellwird jedemKnotenpunkt
desFE-Netzesein E-Modulwert zugewiesen.DieserWert entstehtdurchabstandsabḧangigeGe-
wichtung der E-Moduln derjenigenacht CT-Bild-Pixel, die der geometrischenKnotenlokation
benachbartsind.Abbildung13verdeutlichtdieBerechnungsmethode.

Für die Prothesesinddie Materialeigenschaftengenaubekannt.Ein häufigverwendetesMa-
terial für Prothesenscḧafteist dieTitanlegierungTA6V. Als Materialkenndatenfür TA6V wird ein
Young-ModulvonE � 110GPaverwendet[Fröhling,95].
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a) b)

Abbildung13: a) BerechnungdesE-ModulwerteseinesFE-Knotensdurch Interpolationausden
acht benachbartenCT-Bild-Pixel.b) Die SteifigkeitsmatrixeinesElementeswird vonANSYS aus
denE-ModulwertenseinerKnotenberechnet.
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Abbildung 14: Modellierungder dichteabḧangigenElastiziẗat desFemur. Dargestellt ist der E-
ModulanderOberfl̈achedesaufgeschnittenenModells.Der BereicherhöhterFestigkeit im Adam-
schenBogensetztsich gutsichtbarquerdurch dieGelenkkugel fort.
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2.5.5 Lastsituation

Von [Krieg, 96] wurde ein Modell des muskul̈ar stabilisiertenEinbeinstandesvorgestellt.Die
Muskulaturist durchdiskreteZugfädendargestellt,Hüftknochen,Femurund Tibia als mit Ku-
gelgelenkenverbundene,masseloseStarrk̈orper.

Die Muskelfädenrepr̈asentierenMuskelstr̈angein ihremVerlaufvom UrsprungzumAnsatz,
wobeiim VerlaufUmlenkungenstattfindenkönnen.ManchederbeteiligtenMuskelnüberspannen
dasHüftgelenk,wobeisiedannamBeckenoderanderWirbels̈auleentspringen,odersie laufen
überdasKniegelenkhinwegundsetzenanderTibia an.DieseMuskelpunktefindenim FE-Modell
keineBeachtung.EswerdennursolcheKraftvektorenin dasFE-Modellübernommen,dieaufdas
modellierteTeil desFemurwirken.

VondenGelenkkr̈aften,die in demStarrk̈orpermodellwirken,wird nurderresultierendeVek-
tor der Gelenkkraftber̈ucksichtigt,der von der Hüfte auf die Kugel desOberschenkelknochens
wirkt.

Da dasProblemdesEinbeinstandesim Modell unterbestimmtist, sind von [Krieg, 96] ver-
schiedene,gleichberechtigteLösungenaufgef̈uhrt.Eswird davoneineLösungmit typischenWer-
ten für die Größeund Richtungder Hüftgelenkskraftausgewählt. Darin hat der Hüftkraftvektor
einenBetragvon3� 64G5undschließtin derFrontalprojektionmit derz-AchsedesModellseinen
Winkel von 26� 9r ein.

InnerhalbdesFE-Modells lassensich äußereKräfte nur als diskreteKraftvektorenan den
FE-Knotenanbringen.Esstellt sichalsodasProblem,einenausderbiomechanischenSimulati-
onstammendenKraftvektormit gegebenemAnsatzpunktgeeignetaufdieumliegenden,diskreten
Knotenlokationenzu verteilen,von denenunterUmsẗandenkeinemit demKraftansatzpunktzu-
sammenf̈allt. DieseVerteilungsoll nachMöglichkeit die gleicheGesamtkraftund dasgleiche
Gesamtmomentwie der gegebeneKraftvektor entwickeln. Außerdemist die Verteilungauf ei-
nenicht zu kleineAnzahl von Knotenwünschenswert,um hohelokaleVerzerrungenderfiniten
Elementezuvermeiden.

Hierzu wurde folgendeLösunggewählt: Zur EinbringungeinesKraftvektorsF in dasFE-
Modell wird jedemKraftwirkungspunktR ein Radiusd0 zugeschrieben.Alle FE-Knotenauf der
Netzoberfl̈acheinnerhalbeinerKugel mit diesemRadiusum denKraftansatzpunktwerdenmit
einerzum gegebenenKraftvektorparallelenTeilkraft beaufschlagt.Der Betragder Teilkräfte f

i
berechnetsich ausdemAbstandzumKraftansatzpunktR � r i unddemvon demFE-Knotenre-
präsentiertenOberfl̈achenteilAi gem̈aß

f
i
� kAi � d0 ��tR � r i t � (20)

DasNäherungsverfahrenzur BerechnungderFlächeAi ist in Abbildung16 dargestellt.Die Pro-
portionaliẗatskonstantek dientzurNormierungaufdieGesamtkraft:

∑ f
i
� F (21)

DieserAnsatzerfüllt die ForderungnachErhaltungdeseingeleitetenMomentesnicht. Deshalb
wird auf jedenKnoteneineKorrekturkraftaufgebracht.

Die MomentendifferenzhatdenWert

Mdi f f � R � F � ∑ r i
� f

i
(22)

DarausläßtsicheinDifferenz-Hebelfür dasMomenterrechnen

Rdi f f � R � ∑ r i (23)
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Mit Hilfe desKraftvektorsF wird darauseinDreibeinvon Einheitsvektorenei � ej � ek gebildetmit

ei � F (24)

ej � F � Rdi f f (25)

ek � ei
� ej (26)

Für denFall, daßF � Rdi f f � 0 ist, entf̈allt die Errechnungvon Korrekturkr̈aften,da in diesem
Fall ja Rdi f f gleich0 oderparallelzumKraftvektorF ist. Ansonstenberechnetsichdie Korrek-
turkraft für jedenFE-KnotenausdemAnteil desKnotensam Hebel für jedezu F orthogonale
Raumrichtung:

σ1 � ∑ r ie1 r i � Rdi f f e1 ai (27)

σ2 � ∑ r ie2 r i � Rdi f f e1 ai (28)

τ1 � ∑ r ie1 r i � Rdi f f e2 ai (29)

τ2 � ∑ r ie2 r i � Rdi f f e2 ai (30)

DieseAnteilewerdenmit derjeweiligenKomponentedesDifferenzmomentesausmultipliziert

β � F ��� Rdi f f ek � τ2

σ1τ2 � σ2τ1
(31)

γ � F ��� Rdi f f ek � σ2

σ2τ1 � σ1τ2
(32)

undaufdie FE-Knotenaufgebracht

f
i � � ai β r i � Rdi f f ei  γ r i � Rdi f f e2 ek (33)
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Abbildung15: Krafteinleitungins FE-Modell a) einesMuskelansatzesoder -ursprungsb) eines
Muskelumlenkpunktes.

Im GegensatzzurbiomechanischenModellierungin [Krieg, 96] stehendieaufdasFE-Modell
desFemuraufgebrachtenKräfteundMomentenicht miteinanderim Gleichgewicht. Dies ist auf
die fehlendenKrafteinleitungenim distalenFemurzurückzuf̈uhren,dadasFE-Modellhier abge-
schnittenist. Esfehlenvor allemdie Gelenkkr̈afteim Knie.
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Abbildung 16: Zur Fläche A1 desKnotensbei x1 tragen jeweils die halbeFläche der Dreiecke´
x1x2c und

´
x4x1c bei. Der Punktc ist dabeider Mittelpunktder Knotenlokationen:c �µ� x1 

x2  x3  x4 �¶B 4.
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2.5.6 WeitereEigenheitender Modellierung

Um einenAusgleichderKräfteundMomentezuerreichen,werdenzus̈atzlicheRandbedingungen
in Form einerFixierungdesdistalenEndesdesFemurmodellseingef̈uhrt. DieseZwangsbedin-
gungeneliminierendie globalenFreiheitsgradeTranslationundRotationdesModells.

Es wird ausschließlichder Zustandeinerfest mit demKnochenverwachsenenProthesebe-
trachtet.Die beidenTeilewerdenalseinstarrverbundenesGanzesmodelliert,mit lediglichunter-
schiedlichenMaterialeigenschaften.

InnerhalbderautomatischenNetzgenerierungdurchANSYS bestehenfesteToleranzenfür die
Abweichungder erzeugtenHexaederelementevon der Würfelform. Die Netzgenerierungbricht
abbei Überschreitungvon Grenzwinkeln,VerdrehungenderEckpunktederStirnflächen,Verdre-
hungengegen̈uberliegenderFlächenundextremenSeitenl̈angenverḧaltnissen.Aus diesemGrund
sindbei derModellierunggewisseNäherungendergeometrischenAusgangsdatenvorzunehmen:
Der TrochanterMajor kannin seinerausgepr̈agtenForm alsknochigerDorn nicht in einezylin-
drischeTopologiegepreßtwerden.Die Erhebung wird deshalbum etwa 4 mm gek̈urzt und der
vondistalkommende,in denTrochanterMajor auslaufendeKnochenwulstreduziert,umnäheran
die Ellipsenformzukommen.

Die größteAbweichung,die durchdieseNäherungentsteht,ist die Versetzungder am Tro-
chanterMajor angreifendenMuskeln bei Einbringungin das FE-Modell. Sie werdenum die
genannteStrecke nachdistal verlegt. Da die Streckendifferenzjedochetwa in Zugrichtungder
Muskelfädenliegt, ergibt sicheinevernachl̈assigbareräumlicheÄnderungdervon denMuskeln
aufgebrachtenKraftverteilung.

2.5.7 Darstellung durch ANSYS

Die ModellierunginnerhalbvonANSYS erfolgtmit hexahedralenElementen,dasheißtElementen
mit 8 Eckpunktenund6 Stirnflächen.

· ¸
¹º

» ¼
½¾

Abbildung17: Das hexahedrale ElementSOLID45wird definiertdurch 8 Eckpunkte(I, J, K, L,
M, N, O, P).

PunkteinnerhalbdesElementvolumenswerdendurchdreiKoordinaten� s� r� t � angegeben;die
Koordinatenwerteliegenzwischen� 1 und 1, die Koordinatenachsensind also im allgemeinen
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nicht rechtwinklig.Die FormfunktionberechneteinephysikalischeGrößeu durchlineareInterpo-
lationausdenWertenandenEckpunkten:

u � 1
8 � uI � 1 � s��� 1 � t �¿� 1 � r �À uJ � 1  s�¿� 1 � t ��� 1 � r � uK � 1  s�¿� 1  t �¿� 1 � r �À uL � 1 � s��� 1  t �¿� 1 � r � uM � 1 � s��� 1 � t �¿� 1  r �À uN � 1  s�¿� 1 � t �¿� 1  r � uO � 1  s�¿� 1  t ��� 1  r �Z uP � 1 � s�¿� 1  t �¿� 1  r ���

Die Integration einer Größeführt ANSYS bei diesemElementmit Gaußschernumerischer
Integrationdurch.Ein Rastervon2x2x2IntegrationspunktenunterteiltjedeKantein ein Intervall
mit zwei Punkten.Dieseliegenbei denKoordinatenwertenÁ 0� 577350269189626und werden
gleichgewichtet.

VonderOptionzusammenfallenderEckpunktedeshexahedralenElementeszueinemdreiecki-
genPrisma(K=L, O=P)oderzu einemTetraeder(K=L, M=N=O=P) wurdein demgenerierten
FemurmodellkeinGebrauchgemacht.

Für die Abweichungder Elementgeometrievon der Würfelform gibt esGrenzen:Die Kan-
tenwinkel müssenzwischen45r und135r liegen;die Längenverḧaltnissedürfenein bestimmtes
Verḧaltnisnicht überschreiten;die vier EckpunkteeinerStirnflächemüssengen̈ugendnaheanei-
ner Ebeneliegen(warping);gegen̈uberliegendeStirnflächendürfennicht soweit gegeneinander
verdrehtsein,daßdasElementin zwei getrennteVoluminazerf̈allt (twisting). Ist einedieserBe-
schr̈ankungenfür irgendeinElementbeiderGeometriedefinitionoderdurchVerschiebungbeider
Lösungsberechnungnichterfüllt, sobricht ANSYS dieVerarbeitungab.

2.5.8 Lösung

Das fertig formulierte Problembestehtausetwa 7500 finiten Elementenund knapp9000 FE-
Knoten.Es wird innerhalbvon ANSYS mit demsogenanntenfrontalenLösungsverfahrenbear-
beitet.Hierbeiwird einfachdie GesamtsteifigkeitsmatrixdesProblemsin Untermatrizenzerlegt
undeinzelninvertiert.DieAbmessungdergrößtendabeiauftretendeMatrix, diesogenannteWave-
front, betr̈agt378.DieLösungsberechnungerfolgtaufeinemRechnermit Intel-Pentium-Prozessor
mit 133MHz TaktfrequenzunderforderteeineRechenzeitvon etwa30 Minutenpro Modell. Die
Ergebnissewerdenin Kapitel 3 vorgestellt.
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2.6 Modell desFemur im natürlichen Zustand

a) b) c)

Abbildung18:FE-ModelleinesrechtenFemur. a) Frontalansicht. b) Ansicht vonmedial. c) An-
sicht vondorso-lateral.
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2.7 Prothesenmodellierung

Im Gegensatzzu denGeometriedatendesFemursind die Abmessungender Prothesenicht vor-
gegeben,sondernGegenstandeinerModellierungund gezieltenFormänderung.Die Prothesen-
form wird deshalbdurchgeeigneteModellierungsans̈atzeim Femurkoordinatensystembeschrie-
ben,wodurchgleichzeitigdie vorgeseheneLagenachImplantationvorweggenommenwird.

Die Prothesegliedertsichin Prothesenkopf, HalsundSchaft.Der Prothesenkopf kannin sei-
nemDurchmesserundseinerLageangepaßtwerden.ÜblicheDurchmesserfür denProthesenkopf
sind28 und32 mm. IndividuelleUnterschiedederGelenkpfannengr̈oßewerdendurchdie Größe
derin dieGelenkpfanneeingesetztenKunstgelenkpfanneausgeglichen[Fröhling,95].

Prothesenhalsund-schaftwerdenüblicherweiseauseinemStück gefertigt.WesentlicheAuf-
gabedesHalsesist dabeidie WiederherstellungodergezielteVer̈anderungderGelenkgeometrie.
DurcheinendünnenProthesenhalsundflacheKunstgelenkpfannensoll eineKollision derartiku-
lierendenGelenkpartnervermiedenwerden.

Ein wesentlichesZiel der Endoprothetikist die BestimmungeinergeeignetenForm desIm-
plantates.DieseForm bestimmtdie Implantierbarkeit, die Stabilität, denGrad der knöchernen
IntegrationunddasBelastungsmuster, demderKnochenausgesetztist. AufgrunddieserPriorität
ist im folgendenmit “ Prothese“ meistnur derTeil desProthesenschaftesgemeint,derim Inneren
desKnochenszu liegenkommt.

2.7.1 Erzeugungder Prothesenform mittels Kontakten

Die Prothesewird alszylindrischerKörperdefiniert,dessenAchsedie in Abschnitt2.3definierte
Koordinatenachseist. Auf dieserAchsenimmtdieProtheseeinIntervall vonderResektionsebene
bis zu einemfestenζ-Wert ein, der die Prothesenl̈angeim proximalenFemurschaftbestimmt.
Die Dicke r, die die ProtheseaneinergegebenenStelleerhaltensoll, wird alsRelativangabedes
AbstandesR vonderKoordinatenachsezur InnenwandderKortikalisangegeben,abz̈uglicheines
frei zuwählendenMindestabstandesa. DieseAngabeRsoll im folgendenalsKontaktc bezeichnet
werden.Esist also

r � c � R � a� (34)

Abbildung19 demonstriertdie Berechnungvon r.

ÂÃ

�

� Ä
� Å

Æ

Abbildung 19: Berechnungder Prothesendicke r aus demKortikalisabstandR und demMin-
destabstanda beidenKoordinatenwertenφ0 undζ0.

DieKontaktangabec ist abḧangigvonderAchsenkoordinateζ unddemWinkelφ. Derben̈otig-
te Wert von c wird durch lineareInterpolationenauseinerMengevon Stützpunktenbestimmt.
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DieseStützpunkteliegengruppiertin sogenanntenProfilenzu jeweils einembestimmtenWinkel
φi vor. Damit berechnetsichc � φ� ζ � ausdenzu φbenachbartenProfilenφi , φi � 1 durch

c � φ� ζ �@� c � φi � ζ � φ � φi

φi � 1 � φi
 c � φi � 1 � ζ � φi � 1 � φ

φi � 1 � φi
(35)

DerKontaktwertc � φi � ζ � zumProfil mit demWinkel φi wird wiederumdurchlineareInterpolation
berechnet:

c � φi � ζ �?� ck
ζ � ζk

ζk� 1 � ζ
 ck� 1

ζk� 1 � ζ
ζk� 1 � ζ

(36)

Die Gruppierungvon KontaktangabenzuProfilenmit einembestimmtenWinkel φbeschreibtdie
Prothesendicke in einergegebenenRaumrichtung,ausgehendvon der Koordinatenachse.Durch
die in Abschnitt2.3 festgelegte Orientierungder Koordinateφ kanndieseRichtungimmer mit
eineranatomischenBezeichnungin Einklanggebrachtwerden,undzwar unabḧangigdavon, ob
ein rechtesoderein linkesFemurvorliegt. Die Angabeφ � 0r bezeichnetsozumBeispielimmer
die Richtungnachmedial,φ � 90r bezeichnetdorsalusw.

Mit dieserVorgehensweisekanndieProthesenformfür alleWertevonζ durchgef̈uhrtwerden,
für die in derzugeḧorigenSekund̈arschnittebeneeineInnenkantevorliegt.

2.7.2 Verallgemeinerungder Prothesenformdefinition

DurchdieseFestlegungwäredieProthesein ihrenAbmessungenexaktdurchdenindividuell vor-
liegendenKnochenbestimmt.Da die vorliegendeArbeit aberzumZiel hat,Formvorschl̈agefür
EndoprothesenunterallgemeinenGesichtspunktenzu machen,mußdie Abhängigkeit der Pro-
thesenformvon der individuellen Geometriereduziertwerden:Eine gewisseAbstraktionwird
notwendig.

Einen Ansatzhierzu liefern morphometrischeReihenuntersuchungenvon Femora.Hierbei
wurdeeineUnterteilbarkeitderverschiedenenFemurauspr̈agungennachderKonizitätderMarkhöhle
desproximalenSchaftesfestgestellt.Man sprichtvon derTrompetenform,derSektglasformund
derOfenrohrform,je nachdemin welchemMaßsichdieMarkhöhlein diesemAbschnittverjüngt
[Rauber, 87]. Eine Berücksichtigungdieserdrei Familien ist durchEvaluationdesMarkhöhlen-
durchmessersandrei verschiedenenKoordinatenpunktenζ möglich.

Die AbmessungendesMarkraumeswerdenzurDefinitioneinerRohformdesProthesenschaf-
tes herangezogen.Es sei betont,daßdieseRohform nichts mit einemRohling im Sinneeines
Prothesenproduktionsprozesseszu tun hat,sonderndie ersteStufein einemmehrstufigenModel-
lierungsverfahrenbezeichnet.

In einemerstenSchritt wird der Abstandzur Kortikalis in beispielsweise8 verschiedenen,
äquidistantenWertenvonφandenin Abbildung20aufgef̈uhrtenKoordinatenwertenvonζ undin
derResektionsebenefestgestellt.DieseAbsẗandewerdenderProthesendickenberechnunggem̈aß
Gleichung(34) unterzogen.Es wird für alle Winkel φi dasgleicheProfil und der gleicheMin-
destabstandverwendet.DasResultatvonje 8 Punktenin 4 Sekund̈arschnittebenenwird in ζ durch
Splinesverbunden.Abbildung21 zeigtdie sichergebendeRohform.

Zur Interpolationvon r � ζ � werdenlokalekubischeSplinesaus[Num. Recipes] eingesetzt.Um
einÜberschwingenderSpline-Polynomein denBereichr � 0 zuvermeiden,werdenausdenWer-
tenvon rk andenStützpunktenζk vor BerechnungderSpline-Koeffizientendie Quadratwurzeln
gebildetund zum Ausgleichdie von der Spline-InterpolationgeliefertenWertequadriert.Wenn
alsoS� ζ � die anhandder Stützpunkte rk � ζk � aufgestellteSplinefunktionist, so berechnetsich
derRadiusdurch

r � ζ �Ç� S2 � ζ � (37)
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a) b) c)

Abbildung 20: Vergleich von unterschiedlichen Auspr̈agungen der Konizität der Mark-
höhle: a) Trompetenformb) Sektglasformc) Ofenrohrform.
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a) b)

Abbildung21: Rohformder Prothesenach einemerstenModellierungsschritt, eingebettetin die
Innen-undAußenkonturendesreseziertenFemurs.Die Formentstehtdurch Abtastungvon8 Win-
keln φ in 4 Sekund̈arschnittebenenund Interpolationmit Splines. a) Frontalansicht b) Ansicht
vonlateral.
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Ausgehendvon dieserRohformerḧalt die Prothesein einemzweitenSchrittentsprechendei-
nemweiterenSatzvon Profilen ihre endg̈ultige anatomischeForm. Hierbei wird der durchdie
ProfileangegebeneKontaktc � φ� ζ � nichtmehrgem̈aßFormel34aufdenAbstandRvonderKoor-
dinatenachseζ zur Kortikalisinnengrenzeangewandt,sondernnur nochauf denAbstandvon der
Oberfl̈acheder Rohformzur Kortikalis. Hierdurchwird erreicht,daßdie Prothesein ihrer Form
nicht mehrsostarkvon der individuell vorliegendenGeometrieabḧangt,daderZwischenschritt
derRohformeinegewisseMittelungdarstellt.

a) b)

Abbildung22: Endg̈ultigeForm der Prothesenach AnwendungunterschiedlicherProfile für jede
anatomischeRichtung. a) Frontalansicht b) Ansicht vonlateral.

Abbildung22 zeigtdasGittermodellder fertigenProthese.Die Oberfl̈achein denGitterzwi-
schenbereichenwird durch Interpolationbestimmt:Zwischenzwei Sekund̈arschnittebenenζk,
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ζk� 1 wird r linear interpoliert,zwischenzwei Winkeln φi , φi � 1 berechnetsich r durchdie oben
erwähntenkubischenSplinesin r � φ� .
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2.7.3 Format der Parameter

Die zur FormbestimmungeingesetztenProfile sind jeweils einemWinkel φ zugeordnet.Jedes
Profil bestehtauseinerbeliebigenAnzahlvon Stützpunktenc � ζ � . Die Definition erfolgt in einer
Textdateimit einerdurchlex gepr̈uftenSyntax.Beispiel:

# Kontaktbeschreibungsdatei
name: lateral;
angle: 180.0;
contacts:

(0.5: 0.0),
(0.9: 0.3),
(1.2: 0.9),
(1.3: 0.98),
(1.4: 0.4),
(1.8: 0.0);

ÈÊÉ�Ë?Ì�Í Î�É Ï�Ð1ÑÓÒ5ÔÕÌ�ÎÎ�Í�Ö"É�Ñ�Í�Î�É Ï)Ð1Ñ�Ò5ÔÕÌ�Î
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Ù�Ø�Ù
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Abbildung23: GraphischeDarstellungzweierProfile c � ζ � für medial(φ � 0r ) und lateral (φ �
180r ).
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2.7.4 Format der erzeugtenDaten

Die UmrißlinienderProtheseliegenin dengegebenenSekund̈arschnittebenenalssortierteStütz-
punktmenger � φi � vor. ZwischendenStützpunktenwird mit einenkubischenlokalenSplineanalog
zu Gleichung37 interpoliert.Die Splinefunktionwird an50 äquidistantenWinkelwertenφ abge-
tastet,auf dasPixelrasterdesSekund̈arschnittes̈ubertragenund dort mit geradenLiniensẗucken
zu einer geschlossenenKurve verbunden.Damit liegt die Prothesenoberfl̈achein der gleichen
Formvor wie die durchdieKonturfindungsalgorithmenbestimmtenInnen-undAußenkantendes
Femur. DieseUmrißliniensindin denAbbildungen21 und22 zusehen.

Esseinocherwähnt,daßin denSekund̈arschnittendistaldesProthesenendesHilfskreisemit
demhalbenDurchmesserder Innenkantenliniein denMarkraumhineinkonstruiertwerden.Sie
erleichterndieim nächstenKapitelbeschriebeneDatenaufbereitungzumFinite-Elemente-Modell,
habenaberin derWirklichkeit keinephysikalischeEntsprechung.

2.7.5 BiomechanischeRegeln

Die in den vorhergehendenAbschnittenbeschriebeneMethodeder Prothesenmodellierunger-
laubtsowohl dieglobalewie auchdie detaillierteEinflußnahmeaufdie FormdesImplantatesmit
einfachenMitteln: Von denetwa 25 Kontaktangabenwerdendie gewünschtengezieltver̈andert
unddieProthesenformdurchdasModellierungsprogrammerneutaufgebaut.DasGanzegeschieht
anderComputerconsolemit einerdirektengraphischenUmsetzungundKontrolledesErgebnis-
ses.Die dabeigetestetenFormänderungenwerdendurchVorstellungenundErfahrungenausder
orthop̈adisch-chirurgischenPraxis[Fröhling,95] und ausden Ergebnissender Finite-Element-
Berechnunggesteuert.

Mit der Zeit kristallisierensich bestimmteProthesenformenals besondersgeeignetheraus.
Die Parameter, die dieseForm bestimmen,sind dankder Definition in einemfemurbezogenen,
rechts-links-invariantenKoordinatensystemaufandereFemoraübertragbarbzw. mit denanande-
renFemoragewonnenenFormparameternvergleichbar.

Die besonderenFormeigenheitenderProthesenmit optimalenbiomechanischenEigenschaf-
tenmüssenzuEntwurfsregelnabstrahiertwerden.Sienehmendanndie Formvon Aussagen̈uber
dieProthesenl̈ange,Konizität,VerdickungenundVerd̈unnungenin bestimmtenRegionenan.Die-
seAussagensollenalsbiomechanischeRegeln für dasProthesendesignbezeichnetwerden.
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a) b) c)

Abbildung24:FE-ModelleinerProthesefür ein rechtesFemur. a) Frontalansicht. b) Ansicht um
45 Gradnach medialrotiert. c) MedialeAnsicht.
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Abbildung25: FE-ModelleinesreseziertenundprothetisiertenrechtenFemur.
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3 Ergebnisse

PrimäreErgebnisgr̈oßeder FE-Berechnungist dasVerschiebungsfeldui an dendiskretenKno-
tenlokationenxi . EinegraphischeDarstellungderVerschiebungdesGesamtmodellserlaubteine
PlausibiliẗatskontrolledesErgebnissesim Hinblick aufdie eingebrachtenKräfte.

Bei allenaufgebrachtenBelastungenbleibt die AuslenkungdesoberenModellendesstetsim
Millimeterbereich.Die NäherungkleinerVerzerrungenist damiterfüllt.

Die SpannungenberechnensichausderDif ferenzderVerschiebungenzwischendenKnoten
einesfiniten Elementes.In den Abbildungenstellt ANSYS die Bereichein der gleichenFarbe
dar, derenSpannungswertezwischendengleichenGrenzenliegen.Andersformuliert,dieGrenze
verschiedenfarbigerBereichestellt eineLinie mit demgleichenSpannungswertdar.

InnerhalbdesVolumens,dasein Elementeinnimmt,wird die SpannungdurchlineareInter-
polationberechnet.Aus diesemGrundverlaufendie Linien gleicherSpannungin einemElement
immer geradlinig;Richtungs̈anderungenkannesnur an denElementgrenzengeben,und Span-
nungsspitzenkönnennur anElement-Eckenauftreten.

3.1 ErgebnissedesanatomischenFemur

DieserAbschnittstellt die wichtigstenam anatomischenFemuruntersuchtenGrößenin graphi-
scherForm vor. Alle AuswertungensindausdemgleichenFE-Lösungsberechnungslaufgewon-
nen.

Nur für diesesModellwerdendieVerschiebungenalsAbbildungendargestellt.Für dieanderen
ModelledesFemurmit Prothesesinddie Verschiebungensehrähnlichundwerdendeshalbnicht
gezeigt.

WesentlichinformativersinddieAbbildungenderSpannungsverteilung.Auf dieGesamẗuber-
sichtenfolgen VergrößerungendesoberenModellteils, in denendie Detailsbesserzu erkennen
sind.
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3.1.1 VerschiebungendesModells

a) b)

Abbildung26: VerschiebungdesGesamtmodells.Die verschobeneGeometrieist in Volumendar-
stellungabgebildet,die unverschobeneist als Gitternetzdargestellt.Die Verschiebungensindum
einenFaktor 25 vergrößert. a) Frontalansicht. b) Ansicht vonlateral.
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Abbildung27: AusschnittvergrößerungdesFemurkopfes.Die verschobeneGeometrie(Volumen-
darstellung) ist mit der unverschobenen(Gitternetzdarstellung) überlagert. Die Verschiebung
ist unskaliert, d.h. die Abbildungist maßstabsgerecht. Die maximaleVerschiebung liegt in der
Größenordnungvon1 mm.
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Abbildung28:VerschiebungdesGesamtmodells,vonkranial betrachtet.Die Verschiebungist um
einenFaktor 5 vergrößert. Durch Torsionswirkungwird der Femurkopf gegen̈uber demSchaft
innenrotiert.
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3.1.2 Spannungsverteilungen im Gesamtmodell

Die in den folgendenAbbildungendargestellteErgebnisgr̈oßeist die axiale Spannungsvertei-
lung σzø im Femur. Die Koordinatez	 ist in jedemElementsenkrechtauf der Grundfl̈achein
der � r� φ� -Ebeneorientiert(s. [ANSYS 5.0User’sManual],Bd. III) unddamithinreichendparal-
lel zu der eingef̈uhrtenFemurachse.Die Spannungσ wird in der DruckeinheitMPa angegeben:
1MPa � 106 Pa � 1N B mm2 ˆ� 10kp B cm2. Wertekleiner0 bedeutenDruckspannung,dasheißt,das
Materialwird dort in z	 -Richtungkomprimiert;Wertegrößer0 bedeutenZugspannung,dasheißt,
dasMaterialwird gestreckt.

Auf dieDarstellungweitererKomponentendesSpannungstensorswie etwaσx, σy wurdever-
zichtet,danicht anschaulichklar ist, welcheBedeutungihnenzukommt.

Spannung [MPa]

-3

-8

  8

  3

  0

a) b) c)

Abbildung 29: Axiale Spannungsverteilungσzø an der Oberfl̈ache desModells. a) Frontalan-
sicht. b) Ansicht vonlateral. c) Ansicht vondorso-medial.
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Spannung [MPa]
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Abbildung 30: Axiale Spannungsverteilungσzø im aufgeschnittenenModell. a) Frontalan-
sicht. b) Ansicht vonlateral.
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3.1.3 Spannungsverteilung im proximalen Femur

Für die BeurteilungderAuswirkungeneinesImplantatesauf die Spannungsverteilunggen̈ugtdie
BetrachtungdesproximalenFemurs.In denfolgendenAbbildungenwird dasModell nur bis zu
einerLängevon 16 cm, gemessenvom Femurkopfmittelpunkt,dargestellt.Die Berechnungder
Spannungsverteilungerfolgtejeweils in einemwesentlichlängerenModell, um Artefaktedurch
die RandbedingungenamdistalenModellendevernachl̈assigenzukönnen.

Spannung [MPa]
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Abbildung31: AxialeSpannungsverteilungσzø im proximalenTeil desaufgeschnittenenModells.
a) Frontalansicht. b) Ansicht vonlateral.
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Spannung [MPa]
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Abbildung32: Von-Mises-SpannungsverteilungσM im proximalenTeil desaufgeschnittenenMo-
dells. a) Frontalansicht. b) Ansicht vonlateral.
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3.1.4 Zusammenfassungder Ergebnisse

Die Spannungsverteilungim Femurist mit derHypothesevertr̈aglich,daßdie Naturein Leicht-
baukonzeptmit biegearmemBelastungsmusterverfolgt (sieheAnhangA). BereichehoherBela-
stungkorrelierenmit BereichenerḧohterKnochendichteund-wandsẗarke.DasModell desFemur
ist zumgrößtenTeil frei von Zugspannung.Ausnahmenhiervon sinddasdistaleModellendeund
derSchenkelhals.Hier reichendievonderMuskulaturaufgebrachtenKräftenicht,umdieBiege-
belastungbis in denBereichreinerDruckspannungzu kompensieren.Insbesondereim Schenkel-
hals,wo eineZugspannungvon2 MPaauftritt, wärediesenur durcheinewesentlichgrößereund
flachergerichteteHüftkraft zukompensieren.
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3.2 Ergebnisseder konventionellenProthese

3.2.1 Entwurfskriterien

Die ersteGenerationvonanhandvonCT-Aufnahmenindividuell angefertigtenProthesenarbeite-
tennachdemPrinzipeinermöglichstvollständigenAusfüllungdesMarkraumes[Aldinger, 83].

AndereProthesensind in ersterLinie engandenAdamschenBogenangeformt,unterBezug
auf dasHüftkraftmodellvon F. Pauwels[Pauwels,48], [Pauwels,50], [Pauwels,54]. In diesem
ist derHüftkraftvektor relativ steil gerichtet.Die Formgebung lateralproximal zielt auf Implan-
tierbarkeit, ohnezuviel vom TrochanterMajor undderdorsalenKortikalis auskehlenzu müssen.
Distal desTrochanterMinor bis zumProthesenendewird rundumein engerKontakthergestellt.
Die Schaftl̈ange,gemessenvom Mittelpunkt der Resektionsebenebis zur Schaftspitze,liegt bei
130mm.

Als Folge erḧalt man eineProthese,derenKonturenin der Frontalansichtauf ihrer ganzen
Längemonotonnachmedialgekr̈ummtsind.DiesesFormgebungwurdenachmodelliertunddie
Ergebnissesindhier dargestellt.

a) b) c) d)

Abbildung 33: Geometrieder konventionellenProtheseNr. 1. a) Frontalansicht der Prothe-
se. b) Ansicht von lateral. c) Frontalansicht der Lage desImplantatesim Femur. d) Ansicht
vonlateral.
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3.2.2 Ergebnisse

Abbildung34 zeigtdie resultierendeaxialeSpannungsverteilungim prothetisiertenFemur.

Spannung [MPa]
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Abbildung 34: Axiale Spannungsverteilungσzø im Femur mit konventioneller ProtheseNr.
1. a) Frontalansicht. b) Ansicht vonlateral.
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Spannung [MPa]
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Abbildung35:AxialeSpannungsverteilungim aufgeschnittenenModelldesFemurmit konventio-
nellerProthese. a) Frontalansicht. b) Ansicht vonlateral.
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Zum direktenVergleich sind in der nächstenAbbildung die axialeSpannungsverteilungdes
Femurmit undohneProtheseeinandergegen̈ubergestellt.Die DarstellungbeiderModelle ist je-
weilsandergleichenStelleabgeschnitten;dieSpannungsverteilungwurdein wesentlichlängeren
Modellenberechnet,umArtefaktedurchdieRandbedingungenamdistalenModellendeausschlie-
ßenzukönnen.

Spannung [MPa]
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Abbildung 36: Axiale Spannungsverteilungσzø im aufgeschnittenen Modell, Frontalan-
sicht. a) AnatomischesFemur. b) Femurmit Standardprothese.
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Durchdie Prothesëandertsichdie BelastungdesFemursgrundlegend.MehrereEffektesind
festzustellen:

1. Die Hüftkraft wird durchdie Protheseweiterdistalauf dasFemurübertragenalsim anato-
mischenZustand.

2. Die proximaleKortikalis wird entlastet.Der größteUnterschiedbildet sich im Calcaraus,
dort reduziertsichdie Spannungvom Maximalwert von ca.19 MPa im anatomischenZu-
standdesFemuraufWertezwischen2 MPaund4 MPa im prothetisiertenFemur.

Mit denerrechnetenSpannungsverteilungenunddenAusgangshypothesenzumKnochenver-
haltenin AnhangA sollennunSchlußfolgerungen̈uberdasVerhaltendesGesamtsystemsFemur-
Prothesegezogenwerden.

Gehtmanvon einerAdaptionderDichteundSẗarke derKortikalis andie mittlereBelastung
aus,die durchUmbauvorgängein Zeiträumenvon Monatenbis Jahrenerfolgt, soprognostiziert
manfür dieobenabgebildeteProtheseeinemassiveAbnahmederKnochendichtedesproximalen
Femurs[Fröhling,95].

DerentgegengesetzteEffekt ist amProthesenendezuerwarten.Hierwird durchdieKraftübert-
ragungeineZunahmederKnochendichteangeregt, jedenfalls solangedie auftretendenDruckbe-
lastungenunterderToleranzgrenzedesKnochenmaterialsliegen,abdereinelangsameZersẗorung
eintritt. DieseKnochenhypertrophiemauertdie Prothesenspitzefestein.

Bei einerkonischenProthesenformkönntederproximalentstehendeZwischenraumdurchein
Nachsinken der Prothesein der Markhöhle kompensiertwerden.DiesesNachsinken wird aber
geradedurch den festenEinschlußdistal verhindert.Die Umbauvorgängebewirken auf Dauer
eineVersẗarkungder obendargelegtennegativenEffekte,dasheißtder Lasttransferwird immer
weiter nachdistal verlagert,die proximaleKortikalis atrophiertund die Druckbelastungan der
Prothesenspitzenimmt zu. KonsequenzensindeineZersẗorungderKortikalis amProthesenende
durchÜberlastungsowie einefortschreitendeLockerungdesProthesenschaftesin derMarkhöhle.

3.2.3 Erfahrungen ausder Praxis

DasPḧanomenderproximalenEntlastungdesFemursdurchdieProthesewird alsstressshielding
bezeichnet.LangzeitstudienbelegeneineentsprechendeAtrophiederKortikalis [Lord, 79].

Die AuswirkungenderLockerungmachenRevisionsoperationennotwendig,d.h.einenAus-
tauschder Prothesegegen einemit größerenAbmessungen.Hierbei werdenoft zus̈atzlich zur
LockerungderProtheseein festerVerbundamdistalenProthesenendeoderaberKnochenscḧadi-
gungenbishin zurPerforationin diesemBereichbeobachtet.

Essoll nundurchAbänderungderProthesenformversuchtwerden,diesealsscḧadlicherkann-
tenundbelegtenEffektezuvermindern.

3.2.4 Variation der Prothesenl̈ange

Durch eine Verkürzungder Prothesenschaftlängekann auf jedenFall die Krafteinleitungnach
proximal verlagertwerden.Die sonstigenEntwurfsmerkmaleder konventionellenProthesesol-
len zun̈achstbeibehaltenwerden.Die folgendenAbbildungengebendie Ergebnisseeinerkurzen
Versuchsreihewieder.
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a) b)

Abbildung 37: Variation der Schaftlänge bei einer Prothese mit konventionellemDesign.
a) Schaftlänge130mm. b) Schaftlängeverk̈urzt auf 100mm.
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a) b) c)

Spannung [MPa]

-6-2 -4010

Abbildung 38: Axiale Spannungsverteilungim aufgeschnittenenFE-Modell mit konventioneller
Prothese, Frontalansicht. a) UnprothetisiertesFemur. b) Femur mit konventionellerProthe-
se. c) Femurmit auf100mmverk̈urzterProthese.
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Die Ergebnissezeigen,daßim Modell durchdie kürzereProthesedie Krafteinleitungnach
proximalverlagertwird.

a) b)

Abbildung 39: Eine weitere Variation der Schaftlänge bei einer konventionellenProthese.
a) Schaftlänge130mm. b) Schaftlängeverk̈urzt auf 76mm.
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Wie die folgendeAbbildungzeigt,verbessertsichderLasttransferbei einerweiterenSchaft-
verkürzungnochmals.Allerdingsmußbei derresultierendenProthesenformeineerheblichredu-
ziertePrimärstabiliẗatdesImplantatesvermutetwerden,besondersbeiTorsionin derTransversal-
ebene.DarüberhinausbestehtdieGefahreinernichtachsengerechtenImplantation.

a) b) c)

Spannung [MPa]
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Abbildung 40: Axiale Spannungsverteilungim aufgeschnittenenFE-Modell mit konventioneller
Prothese, Frontalansicht. a) UnprothetisiertesFemur. b) Femur mit konventionellerProthe-
se. c) Femurmit auf76 mmverk̈urzterProthese.
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3.3 BiomechanischverbesserteProthese

Ansatzpunktfür einebiomechanischvertr̈aglichgestalteteProtheseist dasVersẗandnisderEffek-
te,diezudenbeobachtetenScḧadigungenführen.DergroßeUnterschiedin derSpannungsvertei-
lungdesFemurmit undohneProtheseist aufdie unterschiedlicheSteifigkeit derbeidenSysteme
FemurundProthesezurückzuf̈uhren.SiehatihreUrsachezumeinenin denunterschiedlichenEla-
stizitätsmodulnvonKnochen(Kortikalisetwa1 bis20GPa)undImplantat(TitanlegierungTA6V
110GPa),zumanderenin derFlächedesjeweilszumTragenkommendenMaterialquerschnitts.

So hat zum Beispieldie Diaphysebei einemKortikalisquerschnittvon 400mm2 und einem
Youngmodulvon etwa 10 GPa eineSteifigkeit von 4 � 107N, wasbei einerTitanprothesevon
kreisförmigemQuerschnitteinemDurchmesservon 7 mm gleichkommt.Da derProthesenschaft
durchweg einengrößerenQuerschnitthat,sinddie Steifigkeitennicht vertr̈aglich:Bei Belastung
wird die Protheseviel wenigerdeformiertals der Knochen,und der Lasttransfererfolgt an der
StelledesdichtestenKontakteszwischenihnen.Diesist dieSchaftspitze,dadortdieProthesedie
Markhöhlefastvollständigausf̈ullt.

EinebiomechanischeOptimierungkanndeshalb̈ubereineAnpassungderSteifigkeit undeine
gezielteWahlderBereichehohenKontakteserfolgen.

3.3.1 Entwurfskriterien

Esist nicht möglich,bei einemprothetisiertenKnochendie gleicheSpannungsverteilungwie im
naẗurlichenZustandherzustellen.Die Einbringungvon mechanischtragf̈ahigenStrukturenwird
immerdenKnochenzu einemgewissenGradentlasten.Also mußdurcheinegeeigneteFormge-
bungdie Tragf̈ahigkeit vonFemurundImplantataufeinanderabgestimmtwerden.

EineReduzierungvonLängeundDurchmesserist durchdie ForderungnachPrimärstabilität
begrenzt.Hierunterist dieFestigkeit derProthesegegenLagëanderungundRotationim Knochen
beiBelastungsspitzenzuverstehen.Die Primärstabiliẗatwird ameinfachstendurchgroßeAbmes-
sungender Prothesehergestellt,so daßsich die Momenteauf großeFlächenverteilenund eine
niedrigeKraftdichtebewirken.DiesesVorgehenstehtjedochim Widerspruchzu denbisherigen
Erkenntnissen,daßeineReduktionder Implantatabmessungenzur VerbesserungdesBelastungs-
mustersdesKnochensführt.Esmußein Kompromißgefundenwerden.

Zur weiterenVerlagerungdesLasttransfersnachproximalundzurErhöhungderPrimärstabi-
lit ätwird die Prothesein ihrerFormgëandert:ù EineReduktiondesDurchmessersamdistalenSchaftendeverringertdie verkeilendeWir-

kungin diesemBereich.ù Einedeutlichausgepr̈agteAnformungandenlateralenVerlaufderKortikalis im proxima-
lenSchaftbereichbewirkt einenweiterproximalgelegenenLasttransfer. DieseFormgebung
wird als lateraleSchulterbezeichnet[Fröhling,92].

DiesebeidenGestaltungsmerkmaleführenzu einerSchaftformvon starker Konizität. Abbil-
dung41 zeigtdie resultierendeForm beieinerSchaftl̈angevon100mm.
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a) b) c)

Abbildung41: Vergleich der Formeneineskonventionellenundeinesnach biomechanischenGe-
sichtpunktenoptimiertenImplantates,mit einer Länge von jeweils 100 mm. a) Konventionelles
Implantat. b) Biomechanisch optimiertesImplantat,Frontalansicht. c) Ansicht vonlateral.
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a) b) c)
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Abbildung 42: Axiale Spannungsverteilungσzø im aufgeschnittenen FE-Modell, Frontalan-
sicht. a) UnprothetisiertesFemur. b) Femurmit konventionellerProthese. c) Femurmit opti-
mierterProthese, Länge100mm.

3.3.2 Zusammenfassungder Ergebnisse

Noch immer erfolgt die Weiterleitungder Hauptlastdurchdie Prothese.Durch Anwendungder
zuvor aufgestelltenKriterien ist esgelungen,die Belastungder Kortikalis weiter nachproximal
auszudehnen.Lateralist einegeringf̈ugigeVerbesserungerkennbar, proximalwird derAdamsche
Bogensẗarkerbelastet.

EskannalsoalleindurchUmgestaltungderProthesenformunterBeibehaltungderSchaftl̈ange
einesignifikanteVerbesserungderFemurbelastungerreichtwerden.
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4 Studie zur Entwurfsoptimierung

In diesemAbschnittsollenweitereFormvariationenderbiomechanischenProthesedurchgef̈uhrt
undim FE-Modellerprobtwerden.

Als wichtigsterParametermußdie Schaftl̈angeangesehenwerden,da sie dengrößtenEin-
fluß auf die Kraftverteilunghat.NachBestimmungdesWertesmit dembestenErgebniswird als
nächstesder Minimalabstandvariiert, der bei der FormerzeugungzwischenProtheseund Kor-
tikalisinnenwandeingehaltenwird. Auch hier ist dasModell mit dem jeweils bestenErgebnis
Ausgangspunktfür die nächsteUntersuchungsreihe.

Schließlichwird eine Variation der Prothesenabmessungenin der Frontalebeneausgef̈uhrt,
undzwar durchVerschiebungdesÜbergangesvon engemKontaktproximalzu großemAbstand
distal entlangdesSchaftesauf der lateralenund der medialenSeite.DieseBeschr̈ankungauf
die Frontalebenekannhingenommenwerden,da in dieserEbenedie größtenKräfte im System
auftretenunddie Effektein allenanderenBetrachtungsebenendavondominiertwerden.

4.1 Variation der Schaftlänge

Vonderletztenzuvor untersuchtenProthesenformausgehendsoll dieLängedesImplantatesnach
obenundnachuntenver̈andertwerden.

a) b) c)

Abbildung 43: Variation der Schaftlänge beimbiomechanisch optimiertenImplantat.a) Länge
130mm. b) Länge100mm. c) Länge75mm.
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a) b) c)

Spannung [MPa]
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Abbildung 44: Axiale Spannungsverteilungσzø im aufgeschnittenenFE-Modell, Frontalansicht.
a) Länge130mm. b) Länge100mm. c) Länge75 mm.

Die Spannungsverteilungist bei derkürzestenProtheseamBesten,legt manwiederdasKri-
terium der physiologischenBelastungder Kortikalis an. Wie zuvor erwähnt, kann die Prothe-
senl̈angejedochnichtbeliebigreduziertwerden,dademdieForderungderPrimärstabiliẗatentge-
gensteht.Eswird deshalbfür die folgendenModelleeineLängevon75 mm beibehalten.
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4.2 Variation desMindestabstandes

Die folgendenModelle untersuchendenEinfluß desMindestabstandes,der zwischenKortikalis
und Implantateingehaltenwird, auf die sich im FE-Modell ergebendeSpannungsverteilung.Es
wird vom zuvor bestenImplantatausgegangen,jenemmit einerSchaftl̈angevon 75 mm.Dessen
Geometriewurdemit einemMindestabstandvon0.8mmvonderKortikaliserzeugt.Zwei weitere
Modellemit einemMindestabstandvon1.2mm und1.6mm dienenzumVergleich.

a) b) c)

Abbildung45:Variation desMindestabstandesdesImplantatesvonderKortikalis. a) Mindestab-
stand0.8mm. b) Mindestabstand1.2mm. c) Mindestabstand1.6mm.
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a) b) c)
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Abbildung 46: Axiale Spannungsverteilungσzø im aufgeschnittenenModell bei verschiedenen
Mindestabsẗanden. a) Mindestabstand0.2 mm. b) Mindestabstand1.8 mm. c) Mindestabstand
2.4mm.

Bei dem Modell mit Mindestabstandvon 2.4 mm vergrößernsich die Bereiche,in denen
Zugspannungenauftreten.DieserWert desMindestabstandeserscheintdaherzu groß.Zwischen
denbeidenModellenmit niedrigerenWertensinddagegenkeinesignifikanteVer̈anderungin der
Spannungsverteilungzu erkennen.Daherwird für die weitereUntersuchungdervorigeWert von
0.8mm beibehalten.
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4.3 Variation der Anformung in der Frontalebene

Eine letzteFormvariantedesProthesenschaftesspielt die verschiedenenStellendesÜberganges
von engemKontakt zu großemAbstandin der Frontalebenedurch. In einemModell wird die
Protheseweiterproximal,im anderenweiterdistalverjüngtals in der im vorhergehendenSchritt
definiertenForm.

a) b) c)

Abbildung47: Variation der lateralenundmedialenAnformungdesImplantatesan die Kortika-
lis. a) Verjüngungproximal. b) Verjüngungzentral. c) Verjüngungdistal.
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a) b) c)
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Abbildung 48: Axiale Spannungsverteilungσzø im aufgeschnittenenFE-Modell, Frontalansicht.
a) Verjüngungproximal.b) Verjüngungzentral. c) Verjüngungdistal.

Beim Modell a) tretenauf der Implantatoberfl̈achelateralkleine Zugspannungenauf. Diese
sind unerẅunscht.DasModell c) mit distalerVerjüngungzeigt einegeringeReduktionder Be-
lastungim Bereichmedialder Implantatspitze.Auch dies ist eineVerschlechterunggegen̈uber
Modell b). Insgesamtsind die Änderungenaberzu gering,um demvariiertenParametereinen
großenEinflußzuzuordnen.
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5 Zusammenfassung

5.1 Err eichter Stand

In demvorliegendenModell wurdedie Spannungsverteilungim Oberschenkelknochensichtbar
gemacht.Um realistischeAussagenmachenzukönnen,wurdedieGeometriedesKnochenssowie
derangrenzendenSkeletteileauseinemmedizinischenbildgebendenVerfahrenextrahiertundmit
der Methodeder Finiten Elementedreidimensionalnachmodelliert.Weiterhinweist dasModell
realistischeMaterialeigenschaftenfür dieKnochensubstanzauf,indemdieMineraldichtefür jedes
TeilvolumendesModellsausdembildgebendenVerfahrenerrechnetwurde.

WesentlicherPunktderModellierungist jedochdieBeaufschlagungdesModellsnichtnurmit
demresultierendenKraftvektor desHüftgelenkes,sondernauchmit denresultierendenKräften
derMuskulaturausdemBereichderHüfteunddesOberschenkels,dieals56Zugfädenmit insge-
samt200Ansatz-oderUmlenkpunkteneingingen.Ohneein solchesBelastungsmusterwäredie
Spannungsverteilungim Knochennicht für einebiomechanischeBeurteilunggeeignet.

In verschiedenenSzenarienwurde der Oberschenkelknochenmit jeweils andersgeformten
Implantatenversehenund die resultierendeSpannungsverteilungberechnet.Diese konntemit
der Spannungsverteilungim anatomischenZustand,dasheißt ohneImplantat,verglichen wer-
den.Zum VergleichderSzenarienwurdein einerzur FrontalebeneparallelenSchnittebenedurch
dasModell die Spannungskomponentein LängsrichtungdesOberschenkelknochensdargestellt.

Die KraftübertragungzwischenImplantatundKnochenwurdenicht alsKontaktproblemmo-
delliert,sonderneswurdevon einemfestenVerbundzwischendenbeidenKörpernausgegangen.
Dies sollte dem anatomischenZustandentsprechen,bei dem der Knochenauf die Implantato-
berflächefestaufgewachsenist. Mit dieserEinschr̈ankungwar esim vorliegendenModell nicht
möglich,durcheinautomatischesVerfahrendieoptimaleSchaftl̈angeeinesImplantateszubestim-
men.Diesewird durchdie ForderungnachPrimärstabiliẗat beschr̈ankt,dasheißt,dasImplantat
soll bei dentypischerweiseauftretendenBelastungsmusternin seinerLageverbleiben,ohnedaß
ein festerVerbundmit denKnochenvorliegt. AnsonstenkönntediesesZusammenwachsennicht
stattfinden.

Bei Festlegungauf einebestimmteSchaftl̈angedesImplantateskonntenjedochweiterePa-
rameterder Formgebung variiert und ihr Einfluß auf die Spannungsverteilungstudiertwerden.
Die Resultatewarenallerdingsso wenig unterschiedlich,daßkeinemder Parametereinehohe
Signifikanzzugeordnetwerdenkonnte.Wesentlichwar immer nur die Ausgangsform,die auf-
grundorthop̈adischerund anatomischer̈Uberlegungenfür dasImplantatgewählt wurde.Damit
war insbesonderedie Aufstellung“ biomechanischerRegeln“ im Sinnevon Faustregeln für eine
biomechanischoptimaleImplantatformgebungnichtmöglich.Um einenmöglichstweit proximal
erfolgendenLasttransfervom Implantatauf denKnochenzu erzielen,kannfür die Formgebung
einesImplantatesabergenerellfestgestelltwerden:ù Die Prothesesolltemöglichstkurzsein,ù proximalengandenKnochenangeformtwerden,undzwar sowohl medialamAdamschen

Bogenwie auchlateralundù distalstarkverjüngtwerden,umeinengrößerenZwischenraumzurKortikaliszu lassen.

5.2 Verbesserungsvorschlägeund Ausblick

Die durchgef̈uhrteParameterstudiezur ImplantatformkönnteanhandderAnatomieweitererPro-
bandenüberpr̈uft werden.Erst danachließe sich eine Aussagemachen,ob die vorgenomme-
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nenFormänderungengenerelleinebiomechanischeVerbesserungdesBelastungsmusterbewir-
kenodernicht.Bei einerModellierungderWechselwirkungzwischenKnochenundImplantatals
KontaktproblemkönnteeineAussagëuberPrimärstabiliẗatundeineneventuellenSetzungsprozeß
derProthesegemachtwerden.Allerdingsstellt ein KontaktproblemwesentlichhöhereAnforde-
rungenandieModellierungderGrenzschichtundandenzu treibendenBerechnungsaufwand.
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A BiomechanischeGrundlagen

Beobachtungenzum Knochenverhalten

DasmenschlicheSkelett ist ein biologischesSystemundstehtwährenddergesamtenLebenszeit
in Wechselwirkungmit seinerUmgebung.DieseAnpassungsf̈ahigkeit ist währendderkindlichen
Wachstumsphaseamgrößten,bestehtaberin verringerterFormauchim erwachsenenZustand.Die
KnochenreagiereninsbesondereaufihremechanischeBelastungssituationdurchUmbauvorgänge
in FormundDichte.ErsteingenauesVersẗandnisdiesesKnochenverhaltenserlaubteineOptimie-
rungderWechselwirkungzwischenKnochenundEndoprothesendurchgezielteFormgebung.

Erkenntnisse,die übereineBeschreibung der Knochenformhinausgehen,lassensich durch
dasStudiumvon Ausnahmesituationengewinnen.Dies ist dasKnochenverhalten,wie es sich
bei Verletzungen,angeborenenFormabweichungen,anomalenMuskelbelastungsmusternoderin
Wechselwirkungmit Implantatenentwickelt.ù Ein nacheinerFrakturkrummlinigzusammengewachsenerKnochenwächstwiedergerade.

Bei KindernundJugendlichenheilt eineKrümmungvollständigaus.ù Im Tierexperimentwurdeein RippenbogendurcheineZugfedererḧohterBelastungausge-
setzt.Er legteanSẗarke undFestigkeit zu.ù BeiSpastikerntritt einzusteilerSchenkelhalswinkel (coxavalga)auf.Nacheineroperativen
Korrekturbildet sich die Anomalie erneutaus.Sie stellt anscheinendden vom Knochen
angestrebtenNormalfall für dasbeimSpastikervorliegendeMuskelbelastungsmusterdar.

Alle genanntenBeispielelassensichschl̈ussigmit derHypotheseerklären,dassderKnochen
auf zus̈atzlicheDruckbelastunglokal mit einerZunahmeder Dichte und der Abmessungenrea-
giert. Dies kannauchein lokalesLängenwachstumsein,durchwelchesder Knochenwiederin
einegeradeForm wächst.Der UmkehrschlussderKnochenr̈uckbildungbei fehlenderBelastung
ist ebenfalls belegt.

Als wichtigsteSchlussfolgerungwird hierausgezogen,dassder Knochenin seinerForm im
Gleichgewichtmit derdurchschnittlichauftretendenBelastungsteht.Außerdemmüssendiein die-
serBelastungssituationauftretenden,durchBiegunghervorgerufenenZugspannungenverschwin-
denoderklein sein,daderKnochensonstabbautunddurchdenDruckaufdergegen̈uberliegenden
SeitezueinemWachstumangereiztwird.

Ein biomechanischesModell kannalsovon derKnochenformausgehendauf dasBelastungs-
musterschließenundmusseinezugspannungsarmeSpannungsverteilungergeben.

BiomechanischesSzenario

Für jedeSpannungsanalysein einemKörperist einegenaueKenntnisder auf ihn einwirkenden
KräfteVorbedingung.Im vorliegendenFall desOberschenkelknochensheißtdas,dassaußerden
in denGelenkenwirkendenKräftenauchdie Kräftealler Muskeln undBänderermitteltwerden
müssen,dieanFemurundPelvisihrenUrsprungoderAnsatzhabenoderdaranumgelenktwerden.

Als Szenariowurdedie einbeinigeStandphasedesaufrechtenGangesgewählt, da in dieser
Phaseder Spitzenwerteiner typischenAlltagsbelastungssituationvorliegt. Experimentellwurde
die Situationunteranderemvon [Bergmann,93] untersucht.
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B Grundlagen der Endoprothetik

Schonin der erstenHälfte diesesJahrhundertswurdenVersucheunternommen,die Beweglich-
keit vonHüftgelenken,diedurchschmerzhafteErkrankungenimmmobilisiertwurden,unterAus-
tauschderGelenkfl̈achengegenFremdmaterialienwiederherzustellen.

Einsatzgebiet

DieWiederherstellungderBeweglichkeiteinesGelenkeswird notwendig,wenndieGelenkfl̈achen
oderdiegelenknahenSkeletteilezersẗort werdenoderdurchFormver̈anderungihremechanischen
Aufgabennicht mehrwahrnehmenkönnen.DieseZersẗorungenwerdenmeistdurchErkrankun-
genverursacht;seltensindGelenkersatzoperationen,die durchGewalteinwirkungbei einemUn-
fall notwendigwerden.TypischerweisewerdenFunktionssẗorungendurchFehl- und Überbela-
stungenhervorgerufenoderdurchNormalbelastungvonerkranktenSkeletteilenversẗarkt.Sietre-
ten im höherenLebensalterzunehmendauf. An ersterStellesindhier arthritischeErkrankungen
zu nennen,bei denender Gelenkknorpelzersẗort wird, danachrheumatischeErkrankungenund
Gelenkdysplasien(Verformungen).

FörderndeFaktorenvon GelenkerkrankungensindzumBeispielzu eiweißreicheErnährung,
Übergewicht und Bewegungsarmut.Die zunehmendeVerbreitungdiesersogenanntenZivilisati-
onskrankheitenbewirkt zusammenmit dergestiegenenLebenserwartungeinenwachsendenBe-
darf an künstlichenGelenken. Als wichtigstebetroffene Gelenke sind hier Hüfte und Knie zu
nennen,dabei ihrer Fehlfunktiondie Gehf̈ahigkeit derbetroffenenPersonenbeeintr̈achtigtwird
oderganzverlorengeht,waseinewesentlicheEinschr̈ankungderLebensqualiẗat darstellt.Esbe-
stehtdaherBedarfaneinerzuverlässigen,leistungsf̈ahigen,dabeiaberpreiswertenEndoprothetik.

Standder Endoprothetik

Beim totalenHüftgelenkersatzwerdendie beidendasGelenkformulierendenKnochenteilwei-
seentferntunddurchKunstmaterialienersetzt.In derGelenkpfannedesHüftknochenswird eine
Kunststoffkappeangebracht.Der Oberschenkelknochenwird gelenknahabgetrennt,ausgeḧohlt
undmit einemMetallimplantatversehen.Die GelenkkugeldesImplantateshateinengenormten
Durchmesser, welchergeringeralsdernaẗurlicheFemurkopf ist. Dieswird durchdie Kunststoff-
kappeausgeglichen,welcheaufdie Patientengeometrieabgestimmtwird.
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a b c

Abbildung49: Zur Anatomieder Hüfte. a) Frontalansicht vonHüftknochenundOberschenkel-
knochen(Femur) b) Aufschnitt desFemur c) TotalersatzdesGelenkes
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VerwendeteMaterialien

DieMaterialforschungin derEndoprothetikversuchtdieBiokompatibilität,Festigkeit,Verschleiß-
armutundErmüdungsfreiheitderverwendetenWerkstoffe zuoptimieren.Diesergibt sichausder
ForderungnachImplantaten,die keineAbstoßungsreaktiondesumgebendenGewebeshervorru-
fen odertoxischwirken,die dengefordertenBewegungsablaufmillionenmalausf̈uhrenkönnen
undwährendihrer Verweildauernicht mechanischversagen,dasheißtbrechenodersichverfor-
men.

Im Bereichder Hüftendoprothetikstellt sich für denin dasFemurimplantiertenProthesen-
schaftzus̈atzlich dasProblemeinesmit dem Knochenvertr̈aglichenBiegeverhaltensbei Bela-
stung.Sie läßtsichdurchWahl einesMaterialsmit geeignetemElastiziẗatsmoduleinstellen.Al-
lerdingshabenin dieserRichtungunternommeneExperimentekeineklarenResultateerbracht.

DerzeitigerStandsind ProthesenscḧafteauseinerTitanlegierung(TA6V). Sie verhaltensich
in derbiologischenUmgebungvollkommeninert,besitzeneinehoheFestigkeit undErmüdungs-
freiheitunderweisensichin derPraxisalsbessergeeignetalsScḧafteausStahl,dereinenhöheren
Elastiziẗatsmodulhat.

DerSchaftwird mit Hydroxylapatitbeschichtet.DiesesCalziummineralbildetauchdieGrund-
substanzdesKnochens.Hierdurchermöglicht manein festesZusammenwachsenvon Schaftund
Kortikalis.

Der Prothesenschaftwird mit einemKonus in der Gelenkkugelverankert. Diesewird aus
StahloderKeramikhergestelltundhatmit 32 mm einengeringerenDurchmesseralsdasnaẗurli-
che Vorbild. In den so geschaffenenZwischenraumwird eine Kunststoffkappevon geeigneter
Größeeingesetztund mit Schraubenin der Gelenkpfanneverankert. Die Innenfl̈acheder Kappe
ist mit Teflonbeschichtet.Die Körperfl̈ussigkeitensorgenfür eineausreichendeSchmierungder
künstlichenGelenkfl̈achen.

Knochenverhalten nach Implantation

Als unmittelbareReaktionaufdie ImplantationbautdasumgebendeKnochengewebezun̈achstab
undweicht von demFremdk̈orperzurück [Smolinsky, 93]. Ein Wiederaufbauerfolgt nur bei ei-
nemausreichendenmechanischenReizdesKnochens.In diesemFall füllt erdenRaumzwischen
KortikalisundProtheseaufundkannmit derProtheseverwachsen.

FehltdermechanischeReiz,soatrophiertderKnochen,dasheißt,erverliertDichteundSẗarke.
Die FortsetzungdieserEntwicklungübermehrereJahreführt zueinemStabilitätsverlustderPro-
theseundmachtderenAustauschgegenein Implantatmit größerenAbmessungenerforderlich.
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C EDV-Ausstattung

Programme

Zur Erzeugungund VerarbeitungdesFiniten-Element-ModellswurdedasFE-Berechnungspro-
grammANSYS Rev. 5.0 derFirmaSwansonAnalysisInc. eingesetzt.Alle Abbildungen,die das
Finite-Elemente-ModelldesFemurzeigen,wurdenin derDatenaufbereitungs-oderin derDaten-
auswertungsstufevon ANSYS angefertigtundmit einemHilfsprogrammin Postscriptkonvertiert,
sodaßsiein die vorliegendeArbeit eingebundenwurden.

Die Programmezur Aufbereitungder Datenvon der Computertomographiezum FE-Modell
wurdenim RahmendieserArbeitentwickelt.Siesindin C++geschriebenundverwendenX11/Motif
undGL. Die Programmentwicklungerfolgtemit demGNUC/C++- Compilergcc 2.6.3undGNU
Debuggergdb 4.9auf IRIX sowie demSunC/C++DevelopmentKit 3.0.1auf Solaris.

DieseArbeit wurdemit LATEX gesetzt,mit xdvi amBildschirmbearbeitetundmit dvips zu
Papier gebracht.DieseProgrammewurdenausder DANTE-TEX-Distribution entnommen.Die
Zeichnungenund Diagrammewurdenerstelltmit Micrografx Designer4.0 und 4.1, GNU xfig
undgnuplot.

Rechnerund Einsatzbereich

Im LaufedieserArbeit wurdendie folgendenRechnereingesetzt:ù DreidimensionaleGrafikmodellierungaufeinerSiliconGraphicsIndigoWorkstationmit Si-
liconGraphicsGraphicsLanguage(GL). Daten:M IPS R300032Bit Prozessormit 33MHz,
48 MB Hauptspeicher, 2.3 GB Plattenkapaziẗat. BetriebssystemIRIX 4.0.5F, graphische
Benutzeroberfl̈acheX11/Motif.ù Aufbereitungder Modellierungsdatenzu Eingabedateienfür die FE-Berechnungauf einer
SunWorkstation5. Auf dieserMaschinewurdeaußerdemdie vorliegendeArbeit erstellt,
dadiegraphischeOberfl̈acheDisplayPostscriptbeherrschtunddamitunterxdvi eingebun-
denePostscipt-Abbildungendarstellenkann.Daten:32 Bit SPARC Prozessormit 50 MHz,
32 MB Hauptspeicherunter SUN Solaris2.4, graphischeBenutzeroberfl̈acheOpenWin-
dows.ù FE-Berechnungmit ANSYS aufPersonalComputermit 133MHz PentiumProzessor, 64MB
Hauptspeicherund1 GB PlattenkapaziẗatunterMicrosoftWindowsNT 3.51.
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D Begriffserkl ärungen

Medizinisch-anatomischeBezeichnungen

AdamscherBogen sieheCalcar.

Atr ophie Abbauprozesseiner anatomischenStruktur, zum Beispiel Dichteverlust einesKno-
chens.

Calcar KörperinnereSeitederBiegungdesOberschenkelknochenszumHüftgelenkhin.Hier hat
dasFemurseinegrößteWandsẗarkeundDichte.

Diaphyse Die gesamteKnochenwandalstragendeStruktur.

Hypertr ophie ÜbernormaleZunahmeeineranatomischenStruktur.

Kortikalis Knochenwand,besondersausgepr̈agtbei einemRöhrenknochen.

SpongiosaSchwammartigaufgebautesMineralgeflechtim Knocheninnern,besondersausgepr̈agt
in derNähederGelenke.

Tibia Wadenbein.

Richtungsbezeichnungen

coxal In RichtungzumHüftgelenkhin.

dorsal Auf derKörperr̈uckseite.

ventral Auf derKörpervorderseite.

medial Zur Symmetrieebenein derKörpermittehin.

kranial In RichtungzumKopf hin.

kaudal In RichtungzudenFüßenhin.

lateral Von derSymmetrieebenehinwegweisend.

proximal Auf einerExtremiẗat in RichtungzumKörperhin.

distal Auf einerExtremiẗat in RichtungvomKörperweg.

Körperebenen

Medialebene Die Symmetrieebenein derKörpermitte.

TransversalebeneSchneidetdenKörperin ScheibensenkrechtzurKörperl̈angsachse.

Frontalebene EntsprichtderBildebenebei Vorderansicht.
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Mathematisch-PhysikalischeBegriffe

E-Modul Der YOUNGscheElastiziẗatsmodulist eineMaßzahlfür die elastischeVerformungsfe-
stigkeit einesMaterialsbei mechanischerBelastung.Die physikalischeEinheit ist Pascal:
1Pa � 1NB m2, 1MPa � 1NB mm2. Der E-Modul von Gummiist etwa 1 MPa,dervon Stahl
21000MPa.

isotrop VonderRaumrichtungunabḧangigeEigenschaft.Gegenbeispiel:Holz ist anisotrop.

kartesischesKoordinatensystemEinKoordinatensystemmit geradlinigenundaufeinandersenk-
rechtstehendenAchsen.

Polygon Mengevon Punkten,vondenenjeweilseinermit demnächstendurcheinegeradeLinie
verbundenist. Ist auchder letztePunktwiedermit demErstenverbunden,sosprichtman
voneinemgeschlossenenPolygon.Beispiele:Sechseck,Trapez.

Spannung Im RahmendieserArbeit istmit SpannungdiemechanischeBelastungeinesFestk̈orpers
unterKrafteinwirkunggemeint.Positive SpannungswertebezeichnenZugbelastung,nega-
tiveDruckbelastung.Die Spannungwird ebenfalls in Pascalangegeben.

SpannungstensorFeldaus3 mal3 Werten,dasdiemechanischeSpannungin Abhängigkeit von
derRaumrichtungbeschreibt.

von-Mises-SpannungUmrechnungbestimmterKomponentendesSpannungstensorsin eineGröße,
dieimmerpositiv ist undsichalsMaßfür dieGesamtbelastungeinesKörperseignet.Formel
siehe17.

DatenverarbeitungstechnischeBegriffe

Pixel (PictureElement)Bildpunkt,kleinstesElementeinesComputerbildes;meistquadratisch.

Voxel (VolumeElement)kleinstesElementeinesdreidimensionalen,diskretenDatensatzes.

Spline engl.für Lineal,beschreibtein InterpolationsverfahrenzurBerechnunggekr̈ummterLini-
enauswenigenStützpunkten.
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