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Abstract

VOLKER PUSSEL

BIOMECHANISCHE UNTERSUCHUNG EINES HUFTGELENKIMPLANTATES

In der vorliegendeArbeit wird ein in Geometrieund Materialeigenschafterealistischeglreidi-
mensionale€omputermodeltiesOberschenglknochengFemur)vorgestelltund denmechani-
schenBelastungerdurchMuskeln, Sehnerund Gelenkkéfte ausgesetziyie siein einemgege-
benenbiomechanische®zenarioauftreten.Die Eingangsdateder Modellierungwerdendurch
computegestitzte Aufbereitungbildgebendemedizinischeierfahrengevonnen.Die Modellie-
rungundLosungsberechnurgrfolgt mit der Methodeder Finiten Elemente DasResultatist die
mechanisch&pannungserteilungim Femurin dieserstatischerBelastungssituatiorDamit ist
esmoglich, daszugrundegelagte biomechanisch#odell zu beurteilenund Riickschiisseauf die
funktionellenAufgabenbestimmteiKnochenformgebngenzu ziehen.

Vom Fall desgesundemenschlicherHiftgelenlesausgehenavird dasFemurnachtotalem
HuftgelenlersatzuntersuchtDas Finite-Elemente-Modeltles Femurwird analogzur in-vivo-
Situationam Schenlklhalsabgeschnittenndmit einerEndoprothesgersehendgie die Gelenkku-
gelundeinenTeil desSchenklhalsesrsetztund mit einemmetallenerSchaftin der Markhohle
desKnochensveranlert wird. Auch in diesemModell wird die Spannungserteilungermittelt.
Durch die unterschiedlicheMaterialeigenschaftemon Metall und Knocheneribt sich einesi-
gnifikanteVeranderung.

Diese Spannunggnderungemwerdenmit in der PraxisauftretenderKnocheweranderungen
verglichen. Hier mul3 auf Erfahrungswerteaus Orthopadie und Endoprothetikzuriickgegriffen
werden,da die heuteexistierendenModelle fur dasKnochewerhaltenbei mechanischeBela-
stungalleinekeine schiissigelnterpretationerlauben Ziel dieserBetrachtungerst eine Bewer-
tung,welcheAnderungerin derBelastungssituatiodesknochenszu einerBeeintéchtigungdes
Verlundesvon Knochenund Prothesdiihren.

Im letztenTeil der Arbeit wird die FormgelungdesProthesenschaftggzieltmodifiziert,um
die Beeintéchtigungemerabzusetzeundfiir denKnochernvertraglicherzu gestaltenDie gewvon-
nenenErkenntnisseverdendazuverwendetginein ihrer biomechanischelvirkung verbesserte
Formgelungfir Huftendoprotheseworzuschlagen.
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1 Einleitung

1.1 Einordnung dieserArbeit

Die EndoprothetikhatzumZiel, die Funktionvon erkrankteroderzerstrtenGelenlenunterAus-
tauschder GelenkfichengegenKunstmaterialienviederherzustellenNebender Auswahl geeig-
neterMaterialienist die zuverlassigaund dauerhafté/eranlerungder Implantatem Knochenbis
heutedasHauptproblengeblieben.

Intensve Bemihungenauf dem Gebietder MaterialforschuncghabenheuteWerkstofe und
Oberflaichenbehandlungezum Ergebnis,die sichim Korpervertraglich verhaltenund der me-
chanischerBelastunggenvachsersind. Die Problematikvon Abstofl3ungsreaktioneumd von Im-
plantatersagerwie Abnutzungund Ermidungsbruchist damit weitgehendgelost und wird in
dieserArbeit nicht weiterverfolgt.

Der Bereichder diagnostischemund operatven Technilen ist Gegenstandntensiver medi-
zinischerDiskussionund wird hier ebenélls nicht behandeltEs sei nur bemerkt,dassbei der
FormgelungeinesimplantatesRicksichtauf die Durchfuhrbarleit und die Fehlerandlligkeit der
Implantationgenommerwerdenmuss.

WesentlichefFaktor fur dasVerhalteneiner Prothesast die Kraftiibertragungzom Implantat
zum Knochen.Hier wird die Hauptursachéir die beobachtetéockerungvon Hiftendoprothe-
senvermutet.Zur Beurteilungund PrognosansbesondereesLangzeiterhaltendst daherein
bessere¥erstindnisderim KnochenauftretenderKraftverteilungerforderlich.Da dieseexperi-
mentellnur beschanktzuganglichist, musssieaustheoretischebiomechanischetberlggungen
gewonnenwerden.Diesist der GegenstandlervorliegendenrArbeit.

1.2 Zielsetzung

Essoll eintheoretischeModell erstelltwerden jin demdie mechanisch&pannungserteilungim
Femursowohlim natirlichenZustandalsauchim ZustandnachtotalemGelenlersatzuntersucht
werderkann.DasModell desFemursoll dreidimensionalgeometrisclexaktundmit realistischen
Belastungemnd Materialeigenschafteausgestattetein.

Insbesondersoll esim Modell moglich sein,denEinflussvon Formvariationendesimplan-
tatesauf die Spannungserteilungim Femurzu veranschaulichen.

1.3 Vorgehen

Geometriaundmechanisch&igenschaftedesModellswerdeniberdigitaleBildverarbeitungus
anatomischeRontgen-Computertomographieaufnahngewonnen Die Geometriedatewerden
zu einemdreidimensionaleModell zusammengéhrt. In dieseswerdendie ebenélls ausden
bildgebendeiverfahrenabgeleiteteMaterialeigenschafteiibertragen.

DasModell wird mit realistischerMuskel- und GelenkkaftenbeaufschlagtSie stammeraus
einerbiomechanischonsistenteisimulationderuntererExtremitt[Krieg, 96]. Die resultierende
mechanisch&pannungserteilungwird mit der Methodeder Finiten Elementeberechnet.

Die Prothesenfornwird vom Knocheninnenraumausgehenanodelliert.In diesemRechen-
schrittkbnnenParametemwie Lange,Starke, Abstandzur Knochenvandan bestimmterPunkten
etc.variiertwerden Die Ergebnisseverdenin Kapitel 3 vorgestelltund diskutiert.

Anhandvon UberlegungerausderorthopadischerPraxiswird in Kapitel 4 versuchtyerschie-
deneParameterder Prothesenfornzu variierenund die Veranderungern der Spannungssrtei-
lung nachbiomechanische@esichtspunkteau beurteilen.
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Zum Abschlusswerdendie Ergebnissezusammengefsstund mogliche Verbesserungedes
Modellsdiskutiert.

In AnhangA undB werdenGrundlagerausder Biomechanikund der Endoprothetikwieder
gegebendiefur die EinordnungdieserArbeit herangezogewurden.

1.4 Vergleich zu anderen Arbeiten

Die computegestitzte Auswertungvon Rontgen-CTAufnahmenzur Anfertigungvon Endopro-
thesenwird schonseit mehrerenlahrenverfolgt. Ziel war meistensdie Erstellungeinerindivi-
duellenProthesamit optimalerPassformwobeiunteroptimal die Ausfullung deszur Verfugung
stehendeMarkraumesverstandenvird [Aldinger, 83], [RoFo, 84].

In dieserArbeit soll nicht eine maximale Ausfillung des Markraumesdurch die Prothese
untersuchtwerden,sondernder Einfluss einer gezieltenAbweichungdavon auf die raumliche
Kraftverteilungim Femur

Mit der Methodeder Finiten Elementewurde in zwei- und in dreidimensionaleModellen
die SpannungserteilunguntersuchtViele Arbeiten belastendas Femurausschlielichmit der
resultierenderHiftkraft. Andere Ansatzebeiriicksichtigenzusatzlich die Muskelstiange,die am
BeclkenentspringerundamTrochanteiMajor ansetzen.

In dieserArbeit wird die LastsituationauseinembiomechanisclerrechneterSzenarioent-
nommenjn demsichnicht nur derOberlodrperundderOberschenél im Krafte-und Momenten-
gleichgavicht befindensonderrin demauchdie Zugkrafte auf die einzelnerMuskeln soverteilt
sind,dasssicheineminimaleBiegebeanspruchurfiir dasFemuremibt.



2 Erstellung desModells

2.1 Datengewinnungmittels Rontgencomputertomographie

DieserAbschnittbeschreibtdasVerfahrenzur Gewinnungunddie Strukturderzur Modellierung
benutzterDaten.

2.1.1 AufnahmeverfahreneinesCT

Bei derRontgen-Computertomographigrd ein zu untersuchendegBegenstandn Schrittenent-
lang einer Achse bewegt und in dazusenkrechistehenderEbenenmit Rontgenstrahlemurch-
leuchtet.In der vorliegendenArbeit wird die Vorschubachseals z-Achseund die Durchleuch-
tungsebenals xy-Ebenefestgelgt. Handeltessich bei demuntersuchterGegenstandum einen
menschlicherKorper so bezeichnetdie z-Achse die Korperngsachseind die xy-Ebenedie
Trans\ersalebene.

Zu solchenGanzlorperaufnahmewerdendie Patientenn liegendePositiongebrachtuund auf
einemTischdurchdie Aufnahmeapparatugefahren.Die Aufnahmeerfolgtdurchein um denPa-
tientenrotierended?aarvon Rontgenquellaind Rontgensensorleist®er durchleuchtend&trahl
istin derAufnahmeeben&cherbrmig undhatsenkrechtlazueineeinstellbaresSchichtdicle, die
zwischen0.5 mm und mehrerermm liegt. In einemRelonstruktionserfahrenwird ausdenvon
denSensoremufgenommeneimtensititsdaterein Rontgenabsorptionswetfiiir jedenPunkteines
kartesischerRasterdn der Durchleuchtungseberermittelt. Eine geeignetskalierteDarstellung
dieserWerteals Bild ergibt eine Art Rontgenaufnahmder SchnittebeneDiesewird als Schnitt-
bild (slice image) bezeichnetDie Relonstruktionist geometrischexakt, da sich die Strahlung
geradlinigausbreitet.

2.1.2 Struktur der Daten

Ein Schnittbild hat bei demvon uns verwendeterComputertomographeder Marke SIEMENS
SomatonDRH eine Aufldsungvon 512 x 512 Pixeln, wobei der Pixelabstandzwischen0.05
und 1 mm wahlbarist. JedesPixel stellt einenmit 12 Bit (4096 Stufen)aufgebstenRontgen-
absorptionswertar. Dieser Wert wird in Einheitenvon HOUNDSFIELD (HU) gemessenDie
HOUNDSFIEL D-Skalaist linearundreichtvon —1024 bis 3071,wobeiein Wert von —1024HU
demRontgenabsorptionswevbn Luft entspricht0 HU demvon WasserWeichteil-Gevebeund
Spongiosdiegenebenallsim Bereichum 0 HU, die Wertefir Knochenreichenbis ca.1700HU.

Eine CT-Untersuchundestehtauseiner ReihesolcherSchnittbilder die in definiertemAb-
standvoneinandeaufgenommemverden.DurchdieseAbstandeist die PositiondesSchnittbildes
auf der z-Achsefestgelgt. Ublich ist ein Schnittbildabstandon 2 mm in Bereichenhohenin-
teressesvie zum Beispiel Gelenlenund von 5 mm odermehrin denrestlichenBereichenDie
Strahlenbelastungkkumuliertmit jedemSchnittbild,manversuchtdeshalbmit moglichstweni-
genSchnittbilderrauszulommen.

Die KoordinatereinesPixelsim Schnittbildkonnenmit demPixelabstandindderz-Koordinate
in Raumloordinaterumgerechnetverden Der Pixelabstandl ist durchdie Parametederbilder-
zeugenderansformatiorfestgelgt undkannzwischenl mmund0.07 mm gewvahltwerden.

Ublicherweiséfertig manper CT einenSatzvon mehrererSchnittbildernin zueinandeparal-
lelenEbeneran.Die Schnittbilderstellennaherungsweisdie Rontgenabsorptiom jedemPunkt
desdurchleuchteteivolumensdes Untersuchungsobjektedar. Der DatensatZann als Menge
von Grafikdateiervom CT auf konventionelleComputertransferiertund dort weitenerarbeitet
werden.
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Seienx;, y; die diskretenPixelkoordinatenmit dem Wertebereichxy € [0..N — 1] bei einem
guadratischemild der Kantenhngevon N Pixeln und einem Pixelabstandvon d in mm. Der
Ursprungspunk®, 0 wird obenlinks gewahlit. Fernerwird demBild beider Aufnahmedurchden
Tomographereine Z-KoordinateZrape zugaviesen,die denVorschubauf der Langsachseles
Untersuchungstischeangibt und vom Kopf- zum Ful3endeverlauft. Damit wird eine globales
kartesische&oordinatensysterX, Y, Z eingefihrt mit

X = xd
Y = —yd
Z = ZTable

Der Vorzeichenwechseh dery-Achsewird dabeieingefihrt,um ein rechtsdrehenddsoordina-
tensystenX,Y,Z zu erhalten.

Abbildung 1: Aussdinitt auseinemPrimarsdnittbild. Gezeigtist ein Scnitt in der Transvesal-
ebeneauf Hoheder Hiftgelenkkpfe

2.1.3 Wichtige Parameter der Rekonstruktion

Die Relonstruktionder Schnittbilderausden Rohdaterdurchden Computertomographekann,
abhangig von Herstellerund Ausstattungsunaing, mit verschiedeneParameterndurchgetihrt
werden.Zur Aufbereitungvon Schnittbildernfir die digitale Bildbearbeitungsollte eine Parame-
tereinstellungmit maximalerRauschreduktionerwendetwerden.Hierdurchverschlechtersich
zwar die fur dasmenschlicheAuge wichtige Kontursclarfe; diesmufd aberin Kauf genommen
werden,dadie im folgendenAbschnitt2.2 beschriebeneAlgorithmenzur Bildverarbeitungam
besterbei geringemRauscherarbeiten.

Die fur die vorliegendeArbeit zur VerfugungstehenderCT-Aufnahmenwurdenausschliel3-
lich mit Geratenvom Typ SIEMENS Somatonerstellt. DieserGeratetypbietetfur die genannte
ProblematikmehrereEinstellungerdesRekonstruktionserfahrensauf einer Skalavon* low noi-
se— soft imagé bis * high noise— sharpimagé . ErstereEinstellunglieferte bei der digitalen
Bildweiterverarbeitunglie besterErgebnisseletztereist in der Diagnostikublich.
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2.1.4 Primarschnitte und Sekundarschnitte

Die vom ComputertomographeerzeugterSchnittbildersollenim Folgendenals Primarschnitte
bezeichnetverden.DieseSchnitteliegenalle in parallelenEbenenFur die weitereModellierung
ist esjedochnotwendig,Bilddatenin beliebig gelegenenund orientiertenEbenenzu gewvinnen
undzu bearbeitenSolchezusatzlichenSchnittbilderwerdendurch Translation Rotation,Skalie-
rung und Interpolationausden PrimardatenberechnetSie sollenals Sekundrsdnitte bezeich-
netwerden.Fur jedenSekundrschnittwird ein rechtsdrehenddsartesische&oordinatensystem
K’ =X",Y’,Z eingefihrt, desserJrsprungmit denPixelkoordinaten0, 0) desSekunérschnittes
zusammer#llt unddessermchseZ’ senkrechaufderBildebenesteht.Die Pixelkoordinaternx',y’
hangenwiederiiberdenPixelabstandl’ mit K’ zusammen:

X' = xd
V. _}/idl
Z =0 in derBildebene

DasKoordinatensysteri{’ gehtausdemglobalenKoordinatensysterurcheine Transformation
T henor. T bestehtllgemeinauseinerTranslatiorL mit demTranslationsektor (X, ,Y.,Z, ) und
einerRotationM, die durchdie EulerscheDrehmatrixM mit denEulerwinkeln @, 8, ¢ angegeben
wird. Die Transformatiorwird damitausgedicktals

X'=TX =M(X+X,)

Fur die BerechnunglesinterpoliertenRontgen-AbsorptionswertesnesPixelsin einemsolchen
Sekundrschnittmisserdie Pixelkoordinatenx’,y in dasglobalekartesischd&oordinatensysstem
umgerechnewerden.DiesgeschiehtiurchUmkehrungder Transformatior :

X:T_]-X/:MTX/_XL (1)

wobeimanausnutztdalibei Drehmatrizerdie inverseMatrix gleichdertransponierteMatrix ist:
M~1=MT. DadertransformiertePunktX zu einemPixel (x,y’) in der Regel nicht mit einem
Pixel (x,y) in einemPrimarschnittmit der KoordinateZrape zusammerdlit, wird der gesuchte
Rontgenabsorptionswedlurchlinearelnterpolationderjeweils 4 benachbarteRixelnin denzwei
benachbarteRrimarschnitterberechnetSollte der transformiertePunktauRerhallslesdurchdie
PrimarschnitteabgedeckteiguaderdrmigenVolumensliegen,sowird ihm ein Absorptionswert
von O (= -1024 HU) zugeviesen.Dies ist mit denjenigenPrimarschnittenvertraglich, die am
Bildrand Luft zeigenunddaherdortebenélls verschwindend&odntgenabsorptiohaben.
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Abbildung 2: Ein durch Interpolation berechnetesSekundrscnittbild in Blickrichtungentlang
der Shenlelhalsatiseund zumOberlkorper hin. Links davonist ein Siidk desTrochanterMajor

angesdinitten.Im WeichteilgeawebeerkenntmaneinzelneMuslelstrange am KontrastzumBinde-
gewebe
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2.2 Segmentierungmit digitaler Bildverarbeitung

Die Segmentierungdiefert eine UnterteilungeinesAusgangsbildesn Bereichemit verschiede-
ner anatomischeBedeutung Die Unterteilungist zumeistauf jeder Ebenedisjunkt (Beispiel:
Segmentierungsevebe/Knochenletzterenwiederumin Kortikalis/Spongiosa)Algorithmender
Bildverarbeitundeistennur eine Unterteilungvon Bildbereichenmit unterschiedlichertigen-
schaften;die anatomischeZuordnungund/oderldentifizierungmuf3 durch Heranziehungginer
zusatzlichenWissensbasigeschehengiesist meistder BenutzerdesBildverarbeitungsprogram-
mes.

Alle Funktionaliitenzur ManipulationderDarstellungderBilddaten,zumErzeugerundEdi-
tieren der Sggmentierungsinformationnd derenAbspeicherungsind in dasim Rahmendieser
Arbeit entwickelte Programmintegriert worden.Bis auf die Algorithmen zur Bildverarbeitung
sind diesgewdhnlicheProgrammaufgaberlje hier nicht weiter beschriebenverden.Die einge-
setztemBildverarbeitungserfahrensollenjedochin ihrer Arbeitsweiseund nachihrem Ergebnis
dokumentierwverden.

2.2.1 Grauwertmanipulation

Die DarstellungderComputertomographie-AufnahmanfdemBildschirmerfolgtgezwungener
malerunterUmsetzungler4096Ausgangswerten eineaufdemBildschirmdarstellbarAnzahl

von GraustufenEs wurden64 Graustufenin logarithmischeAbstufungbenutzt,wasetwa dem
Unterscheidungsarmdgendes menschlicherAugesbei Graustufenabbildungeentspricht.Die

Zuordnungder Ausgangswerteu einer Graustufeerfolgt durch lineare Skalierung,wobei die

ParameterUnteigrenze,Steilheitund Obegrenzeder Umsetzungsfunktiomteraktyv eingestellt
werdenkonnen.Dadurchwerdenanatomisché&egmentefiir denBetrachterauf demBildschirm

unterscheidbaunddie Ergebnissaler Segmentierungsalgorithmekontrollierbar

2.2.2 Kantenfindung per Schwellwert

Zur AuffindungeineserstengrobenUmrissesinerkKnochenstruktumachtmansichdengrof3en
KontraszumumliegenderGenvebezunutze Eswird manuellein Schwellverteingestelltbeidem
die Strukturvon Interesseauf der Houndsfieldskal&omplettdatiberliegt. Dieswird durcheine
SchwarzweiRdarstellungerifiziert. Unter AngabeeinesStartpunktesn derNahedesUbeganges
findetein Suchalgorithmuginegeschlossenkinie mit definiertemUmlaufsinn,die die Struktur
umfal3t.Die EigenschafteresAlgorithmussindin [Pavlidis] beschrieben.

Aufgrund deshohenKontrasteszwischenKnochenund umliegendenGewebeist bei Wahl
einesgeeigneterschwelivertesdie gefundendJmrifilinie bereitsals Knochenlontur brauchbar
Zur Auffindung der Innenlontur eignetsich dasVerfahrenallerdingsnicht, da der Kontrastim
Knocheninnererurch die Spongiosanicht hoch genugausélit. Hier werdenandereVerfahren
eingesetzt.

2.2.3 Kantenfindung nach Huiskes

DasKantenfindungserfahrennachHui sk Es wird zur BestimmungeinerKnocheninnenkanteei
gegebenelAulRenlontur eingesetztDie durchden SchwelivertalgorithmushestimmtelLinie der
Aul3enlonturist dafir ausreichend.

Auf einergegebenenAnzahl von Radialenvom Mittelpunkt der Auf3enlontur auswird der
maximaleHoundsfieldwerermittelt. Dieserstellt die dichtesteStelleder Kortikalis dar Aus die-
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semWert und demHoundsfieldweream Ausgangspunktler Radialenwird dasMittel berechnet.
Der PunktaufderRadialermit diesemHoundsfieldwertvird als Innenlonturpunktverwendet.
NachteilediesesVerfahrenssind die Abhangigleit von dem einzelnenHoundsfieldwertm
Mittelpunkt, der starkem Rauschermunterligyt, sowie die moglicheMehrdeutiglkeit deszu bestim-
mendenPunktes.Dies ist besonderglannder Fall, wenn die gegebeneAul3enlontur konkave
Stellenbesitzt.InsgesameignetsichdasVerfahreneherfur dendistalenkKnochenbereichyo die
KnochenvandRingformhatundein klarer KontrastzwischenKortikalis und Markraumbesteht.

2.2.4 Laplace-Kantenfindung

Die Bezeichnund-aplace-Kantenfindungihrt von der Anwendungeiner zweifachenDifferen-
zierungher Die Methodegehtvon einergeschlossenekontur mit bekanntemJmlaufsinnaus,
die dasObjektumfal3t. Auf einemStreifensenkrechizur KonturwerdengemittelteHoundsfield-
werteberechnetSiebildeneineKurve,aufderdurchnumerischdifferentiationderWendepunkt
mit extremalerSteigungbestimmiwird. DieserPunktwird als Kantenpunkiverwendet.

Die Methodeist unabtangigvon Schwellvertenundliefert damitreproduzierbar&rgebnisse.
Der Wendepunkials Punktmit dem steilstenAnstieg desHoundsfieldwertefat die mathema-
tische Eigenschafider raumlicheninvarianzgegen eine symmetrisché?unktabbildungsfunktion
desbildgebenderVerfahrens(siehe[Heitz, 95]). Allerdings ist das Verfahrender numerischen
DifferentiationempfindlichgegenRauschen.

2.2.5 Glattung von Kanten

Zu Glattungvon Kantenlinienwird eine Mittelung UbereineeinstellbareAnzahl N von benach-
bartenPixelnverwendetDabeiwird N ungeradeggyevahlt: N = 2k + 1

l i+k
X smooh = o1 Z k>_<j (2
=

Die Methodeeliminiert Zacken zuverlassig,verkleinertallerdingsauchden Radiusgekiimmter
LinienbereicheDaherdarfN nicht beliebiggro3genvahltwerden;bei einemgeschlossenenoly-
gonaus400PunktensollteN < 25 gehalterwerden.

2.2.6 Maskierung und Schwerpunkte

Die von einerKantenlinieumschlossenElachekannmit einerBitmasle versehemwerden Hier-
durchwird eine Unterscheidungwischenden Pixeln getrofen, die innerhalbder Linie liegen,
unddenendie aul3erhallliegen.Die PunktederLinie selbstwerdenderFlachezugerechnet.
Eine VerarbeitungdieserPixelmengeerlaubt die diskretisierteBerechnungvon physikali-
schenGrolRen,die sonstdurch ein Flachenintgral ausgedickt werden.Dies ist zum Beispiel
derFlachenschwerpuniks einerFlacheA, aufderein kartesische&oordinatensystem= (X,y)

eingefihrtist:
1 Area Area

xs=3 [xdkdy~ < S x(5) mit N=31 3)
2 N N

Analogwird der SchwerpunktlesRontgenabsorptionswertesberechnet:

1Area
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2.2.7 Struktur der Ergebnisdaten

Die durchdie Kantenfindungsalgorithmegrzeugteriinien liegenals geordnetéViengevon be-
nachbarterPixeln vor, die ein geschlosseneBolygonmit definiertemUmlaufsinnbilden. Die
Maslken sind als zweidimensionalediskreteFelderrealisiert,die pro Pixel desAusgangsbildes
ein Bit enthaltenDie Schwerpunktdiegenals Pixel-Koordinatenpaain Gleitkommadarstellung
vor, dadie MethodederBerechnungineGenauiglkit von untereinemPixel ermdglicht.

Die GesamtheidieserDatenwird von dem erwahntenProgrammpro Schnittbild und dar
in pro anatomischenSegmentgepflegt. Damit stehensie dem Zugriff unterdemNamendieses
SegmentesindgeordnenachderZ-KoordinatedesSchnittbildeszur Verfugung.Zusatzlich sind
Begleitdaterenthaltendie die LagedesSchnittbildesm RaumundseineAufl dsungbeschreiben,
umdie Umrechnungron Pixelnin globaleKoordinaterund umgelehrtzu ermbglichen.
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2.2.8 Beispieleder Ergebnissedigitaler Bildbearbeitung

Abbildung 3: Hauptfensteidesselbstentwikelten Programmszur digitalen Bildbearbeitung Zu
sehenst ein Scdnittbild aufderHohedesAdamsbenBogens DasProgrammhatdie Auf3enlontur
desFemur bestimmtund die Linie dunkel markiert. Der helle Randaul3erhalbder markierten
Konturist eineAusstahlung die durch die Unsdarfe der Bilderzeugungerursadt wird.
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2.3 KoordinatensystemdesFemur
2.3.1 Motivation

Ziel der EinfuhrungeineseigenerKoordinatensystemist es,die zur Modellierungverwendeten
PunktedesFemurin Koordinaterauszudiicken,die von derLagedesPatientenm Tomographen
undvonseinerKorpegrofReunablangigsind.HierzumuReinKoordinatensystemm Abhangigleit
von leichtaufzufindendemusgezeichnetdPunktenin Lageund Skalierungdefiniertwerden.

2.3.2 Kiriterien zur Auswahl geeigneterPunkte

Um die obengenannterKriterien zu erfullen, muf3ein geeignetePunktdurchMethoderderdigi-
talenBildverarbeituncauffindbarsein.Er sollte auseinerMittelung moglichstvieler Punkteher
vorgehen,um Schwankungereu reduzierenAus diesemGrundist zum Beispielein Punktnach
derMal3gabé Punktmit dergrofdtenz-Koordinaté ungeeignetEineweitereForderungst Invari-
anzderrelatvenLagedesPunktegyegendie individuellenAbmessungedesknochensDadurch
skaliertein darausabgeleitete&oordinatensystemit der Patientengeometri€&sut geeignesind
Punktdefinitionerwie Linien- oderFlachenschwerpunkten Umri3linien oderAusgleichsgera-
dendurchmehreresolcherPunkte.

2.3.3 Kondylenachse

Die Kondylenachsest eine Hilfslinie zur KonstruktioneinesKoordinatensystemasd hat mit
eineranatomischeiondylenachseavie etwa“ Achseder Bewegungbei Kniebeugunt nichtszu
tun.

(\_J,

Abbildung 4: Zur Definition der Kondylenabse a) Distales Ende einesrechten Femur von
ventral b) vonmedial c)vondorsal d) vondorsal-medialmit Kondylenabse

Die Kondylenachsavird als die Linie definiert, die parallel verlauft zum dorsalenund zum
distalenAbschlufderKondylenunddie durchdenhdchsterPunktderFossantercondylarisn der
FrontalansichhindurchgehtDie hierzunotwendigerPunktewerdendurchmanuelleMarkierung
in eineminteraktven Programmgewvonnen.Der dabeigemachteé~ehlervon wenigenmm wirkt
sichbeieinerFemurngevon etwa 50 cm aufdie darausabgeleiteterisrof3ennicht sehrstarkaus.
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2.3.4 Proximale Schaftachse

Die proximaleSchaftachss wird als Ausgleichsgeraddurchdie Flachenschwerpunkiger Au-
Renlonturenim proximalenDrittel desFemurschaftefestgelgt. Als proximalesDrittel werden
die CT-Schnittevon proximal des Trochantemrminor bis ein Drittel der Langevom Trochanter
major zur FossaintercondylarisverwendetDer Einheits\ektor § ist nachdistal orientiert. Siehe
Abbildung5.

2.3.5 Schenlelhalsachse

Es werdenvon Hand zwei Markierungspunkteangeeben,von denender eine etwa im Femur
kopfmittelpunkt,deranderam Femurzentruntiegensollte. Auf der Verbindungsliniederbeiden
Punktewerdenin gleichenAbstandenvon etwa 4 mm senkrechtezueinandeparalleleEbenen
definiert.Mit Hilfe dieserKonstruktionsollendie Ebenendie KnochenvanddesSchenklhalses
moglichstsenkrechischneidenin diesenEbenenwird nachderin Abschnitt2.1.4 beschriebe-
nenMethodeder Sekunérschnittgje ein Schnittbild rekonstruiertund darin die obenbeschrie-
beneKantenfindungangevandt. Die Schenlkelhalsachsa wird als Ausgleichsgeraddurchdie
Flachenschwerpunktger Aul3enlonturendesSchenlklhalsedestgelgt. Es werdennur diejeni-
genKonturenverwendetderenGestaltnicht zu starkvon derKreisformabweicht.SolcheAbwei-
chungentretenam Ubeigangvom Schenlelhalsin denFemurschafbderin denKugelkopf auf.
Der Einheits\ektori ist nachcranialorientiert.

2.3.6 Femurzentrum

DasFemurzentrune wird alsMittelpunktaufdemRaumlotd von SchenklhalsachsandSchaftach-
sefestgelgt. DasRaumlotist die Verbindungsliniedie auf beidenAchsensenkrechstehtundist
immereindeutig.

Die FestlgunguberdasRaumlotist notwendig dadie beidenAchsenwindschiefseinkdnnen
und sich nicht schneidemmiissenDie Abweichung,ausgedickt als Abstandd der Achsenvon-
einanderliegtim BereicheinigerMillimeter. Der Abstandsektord ist vonderSchenklhalsachse
zur Schaftachserientiert.

2.3.7 Femurebene

Die Femurebené hat als Aufpunkt dasFemurzentrunt. Der Normalewektor np wird derart
festgelgt, dalR die Schenklhalsachseind die Schaftachsearallel zur Femurebeneerlaufen:
np || A x Sundnp nachventralorientiert.

2.3.8 Femurkopfmittelpunkt

In Schnittebenerparallel zur Trans\ersalebendestimmtman die Auf3enlonturendes Femur
kopfesund legt eine Ausgleichsgeraddurchdie Schwerpunkteler umschlosseneRlachen Es
konnenallerdingsnur die kranialenKonturenvon geriigendkreisahnlicher Gestaltverwendet
werden.Abweichungenvon der Kreisform ergebensich medialdurchdie Foveacapitisfemoris
sawie lateraldurchdenUbemgangder Gelenkkugeln denSchenlelhals.Bei einemSchnittbildab-
standvon 2 mm verbleibenetwa 6 CT-Schnittemit brauchbarefonturen.Die Ausgleichsgerade
verlauft haupt&chlichin Richtungkranial-kaudal.

Der Femurlopfmittelpunktwird als MittelpunktaufdemRaumlotvon Schenlklhalsachsend
dieserAchsefestgelgt, analogzu Abschnitt2.3.6.
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Abbildung 5: Uberblick iiber die Anthropometrieeinesrechten Femurin Frontalansidit (links)
undAnsidit vonlateral (rechts).
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2.3.9 Langeder Schenlelhalsachse

Die LangederSchenklhalsachsée, wird alsStreclenlangezwischerdenAchsenpunktegemes-
sen,die demFemurlopf bzw. dem Femurzentrumam nachsteriegen.Der dem Femurzentrum
nachsteAchsenpunktler Schenlklhalsachsevird als Aufpunktng derAchsedefiniert.Damitlafit

sichdie Schenklhalsachsenit einemAchsenparameter beschreibemls

n(v)=ny+ALyv mit  ve[0,1] (5)

2.3.10 Langeder Schaftachse

Die Schaftachseahgels wird als ein Drittel der Streclenlangezwischenden Achsenpunkten
geringstenAbstandeszum Femurzentrunbzw. zur Kondylenachselefiniert. Auch hier soll der
nachsteAchsenpunkzumFemurzentrunals Aufpunktsy verwendetverden Als Achsenparame-
terwird o eingefihrt, die Achsenbeschreinglautet

s(0) =5 +5Lso mit  o€]0,1] (6)

2.3.11 FestlegungdesKoordinatensystems

DasFemurwird in einemgebogenenylindrischenKoordinatensysterbeschrieberDie z-Achse
wird als gekiiimmte Linie durch dasFemurgelegt, die vom Kopf in den Schaftverlauft. Die
Achsegehtvom Huftkopfmittelpunktaus,folgt der Schenklhalsachsa und gehtstetigdifferen-
zierbarin einenEllipsenbogeniber der sichwiederumstetigdifferenzierbaman die Schaftachse
s anschmigt. Die Punkte,andenender Ellipsenbogeransetztwerdenjeweils Gibereinerelative
Langenangabdefiniert: Auf der Schenklhalsachséat der Punktden AbstandR, = r,L, vom
Achsenaufpunktaufder SchaftachsdenAbstandRs = rsLs.

Der Ellipsenbogerentstehdurchdie affine TransformatioreinesViertelkreisesnmit Radiusl
aufdiewindschieferAchsenwobeidie Langel aufeinendefinierterLangenabschnii, bzw. Rs
jederAchseabgebildetwird. Der Ellipsenbogeruberwindetebenélls den Abstandd derbeiden
Achsen,undliegt damitnichtmehrin einerEbene.

Die Achsea wird mit derKoordinate( parametrisiert ist einzusammengesetztBarameter
und auf jedemAchsenteilgetrenntdefiniert. Der auf der SchenlklhalsachseerlaufendeAnteil
derKoordinatenachseird beschriebemwlurch

a,(Q)=n(v=C-1) fur (<1-ry @)

Damitliegt der Achsenpunkg (¢ = 0) beim Femurlopfmittelpunkt.Fur denEllipsenbogerwird
in Hilfskoordinaterg, n ein ViertelkreisumdenPunkt(1, 1) formuliert mit

EPB) = 1-sinB (8)
n(p) = 1-cosp 9)

mit der Hilfsvariablenp € [0, 11/2]. Die affine Abbildung uiberfihrt die Koordinateg in denAb-
schnittmit derLangeR, aufderSchenlklhalsachsenddie Koordinaten in denAbschnittmit der
LangeRs auf der SchaftachseDer Abstandsektord zwischendenAchsenwird beim Ubeigang
mit der Funktionsir? B ausgelichen,da diesean den Grenzendeslntervalls [0, 11/2] mit waag-
rechterTangenteaushuft. Die AchsenpunktelesEllipsenbogensgm Raumberechnersich damit
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durch

8. (B)=ny + AR,(1-sinB)
+ SRs(1—cosp)
+ dsirPp (10)

Die Koordinatef3 berechnesichaus( durch

(C—=(1=rp))/rn fur Cel—rp1]
B:{ 1+(C—1)/rs fur  Ze[1,14r4 (11)

Schlief3lichist nochderaufder SchaftachséegendeTeil derKoordinatenachseefiniertdurch
a(()=s(c=1+0) far (> 1474 (12)

Damitist die Koordinatenachsa () stiickweiseundmit stetigdifferenzierbaretbergingerde-
finiert. Die zur vollstandigenAbbildung desRaumesochfehlenderKoordinaterwerdenanalog
zu Zylinderkoordinatereingefihrt: r und @ erfasserdie Ebenesenkrechtufder-Achse.r mifdt
denAbstandzur Achse,@ eineDrehungum die Achse.Als ¢ = 0 wird die Richtungparallelzur
Femurebeneachmedialorientiertdefiniert.

DashiermiteingefihrteKoordinatensystewon Einheits\ektorere,, e, unde; istfureinrech-
tesFemurlinksdrehendundfir ein linkesFemurrechtsdrehendes leisteteineeindeutigeAbbil-
dungjederKoordinatenangabg, @, ¢) in einenPunktdeskartesischefRaumesDie Umkehrung
ist nicht eindeutigfiir Punkte,derenAbstandzur Achser grof3erist als der Krummungsradius
derAchseim zugelorigenBereichvon . Durchgeeignet@Vahl der AchsenabschnittB, undR,
die die Krummungbestimmenkannmanerreichengal3alle in FragekommenderPunkteaufder
Femuroberficheeindeutigin dasKoordinatensysteraberfihrtwerden.
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Abbildung 6: Koordinatensysterfiir ein rechtesFemurin Frontalansidit (links) und Ansicht von
lateral (rechts).
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2.3.12 Resektionsebene

Zur Implantationeiner Prothesewird der Schenklhals abgetrenntreseziert).Die Ebenedes
Schnitteswird als ResektionsebengezeichnetBei der Operationsplanungird die Resektions-
ebenedurch Anlegenvon Schablonenn Rontgenbildernbestimmt;fur die Modellierungeines
resezierterrFemurmuf3die Resektionsebenigbergeeignetd®?unkteam Femuraufgefunderwer-
den.

Bei der Modellierungder Resektionsebenaird als Aufpunkt der distal tiefste Punktder In-
zessurzwischenTrochantemajor und dem Schenklhalsgewahlit. Durch diesenPunktwird die
Resektionsebenderartgelayt, dal3sie senkrechtauf der Femurebenstehtund gegendie Trans-
versalebeneinenWinkel von 30 Gradnachmedialdistaleinschliel3t.

g

Abbildung7: Resektionsebermei einemrechtenFemurin Frontalansidit (links) und Ansicht von
lateral (rechts).
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2.4 Kontinuumsmechanische&srundlagen

DieserAbschnittleitet die physikalischerGrundbgriffe her, die in derModellrechnung/erwen-
dungfinden.

2.4.1 Kontinuum und Kontinuumsgrof3en

UntereinemKontinuumverstehtmanein Gegenstandderein raumlichausgedehnteSebietein-
nimmt, in demphysikalischeGroRenan jedemPunktdefiniertsind. Dies stellt einenGegensatz
zu diskretenSystemerdar wie etwa einemmechanischeiehrkorpersystemObwohl auchein
KontinuumauseinzelnenAtomenund Molekilen bestehtsowerdendie physikalischerGrof3en
so definiert, dalisie davon unablangig werden,zum Beispiel durch Mittelung tiber ein Teilvo-
lumen,daszwar sehrviele Atome enthalt, dessemrAbmessungermbersehrviel kleiner sind als
dasbetrachtet&sesamtsystenkin Beispielfiir einesolchekontinuierlicheGroR3eist die Fliel3ge-
schwindigleitin einemBach.

2.4.2 Verschielungenund Verzerrungen

DasVerschiebungsfelau(x) ist die wichtigstederim FolgenderbetrachteteiGrofRen.Siegibt die
Ortsanderungu einesjedenPunktesx bei einer DeformierungdesKontinuumsan. Zur besseren
Anschauungobeziehtman das Verschielbingsfeldmeist auf einenausgezeichneteReferenzzu-
standx, wie etwa denStartzeitpunkeinesumkippenderwWassereimerederdenspannungsfreien
ZustandeinesGummibandes:

U(xp) =0
JedesVerschiebingsfeldkanndabeiin einenVerschielbings\ektor, eine Rotationund eine \er-
zerrungdesKontinuumsaufgespaltenverden.Fur die mechanischespannungeim deformier
baren.elastischerrestlorpernsind allein die Verzerrungemelevant,dadieseangebenyie zwei
benachbart®unktegegeneinandeverschobemwerden.Zur Zerlegungwird der Jacobisch®is-
tortionstensorF eingefihrt als Differentationdes Verschiebings\ektorsu = (u,v,w) nachden
Ortskoordinaterx = (X, Y, 2):

F— ou ov ow

DerVerschiebingsanteientfallt durchdie Differentiation.F wird polar zerlggtin
F=RU mit U= (FTF)?

Die sodefinierteMatrix U ist symmetrischund positiv definit, dasheif3t,siekanndurchTransfor
mationaufihre Hauptachsegeschriebemverdenals

A 0O
U= 0 A2 O
0 0 A3

mit denEigenwerter\; > 0. Die Matrix R ist eineeigentlicheDrehungdasheil3tdie Determinate
detR) ist 1 undnicht-1 wie beieinerSpiggelung.Sietragtzur Verzerrungicht bei. Damitwird
derGreensbe\erzerrungstensae definiertals

e=1/2(FFT —E)=1/2(U’—E)  mit demEinheitstensoE (13)
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Der Tensore ist symmetrisch.

FurdenFall kleinerVerzerrungendasheifitejj < 1, konnendiein € quadratischetliederbei
der Transformatiorvernachéssigtwerden.Die Diagonalelementstellendanndie Lange@nde-
rungin derjeweiligen Achsenrichtunglar:

&xx > O Dehnungn X-Richtung
&x = 0 keineVerzerrung
&x < O Stauchungn X-Richtung

Die Nichtdiagonalelementererdenbei SchubdehnungeuangleichO und gebendie halbe Win-
kelanderungwischenzwei Achsenan:

Exy+ Eyx = 2&xy ~ COY90° —a) = sina ~ a

mit demWinkel 90° — a zwischendenverzerrterEinheits\ektorene,, €.

2.4.3 Spannungen

Zur Betrachtungvon Spannungenwvird der Spannungsvektdr eingefihrt, der an jedem Ober
flachenelemenbder denkbaremFlachenelemeninerhalbdes Kontinuumsdie Kraftdichte auf
diesemFlachenelemendngibt.t hangtdabeinur vom Ort x desFlachenelementasnd seinem
Normalewektori ah Eine Zeitabtangigleit soll nicht betrachtetverden.Die Gleichgavichtsbe-
dingungactio = reactiofordertauf3erdem
Darauskanngezeigtwerdendal3einelineareAbhangiglkeit vont zu i bestehtdie sichin Tensor
schreibweisdringenlafit:

t=T

Darinist T der Caudy’'sche Spannungstens@. Stufe.T ist symmetrischer kannalsoaufseine
Hauptachsetransformiertverdenjn deralle NichtdiagonalelementeerschwindenPhysikalisch
bedeuterdie Hauptachsemlie Richtungen,n denendie grofRtenund die kleinstenSpannungs-
werte|t| auftreten Siewerdenals HauptspannungsritungenbezeichnetDasVerschwinderder
Nichtdiagonalelementeeil3t,dal3die Ebenersenkrechizu einerHauptspannungsrichtursghub-
spannungsfresind.

1>

2.4.4 Materialgesetze

RealeMaterialienlassensich nur unter Enegieaufbringungdeformieren Gehtmanvon einem
spannungsfreieAusgangszustaraus,sodefiniertmandafur eineVerzerrungsengre W(g) = 0.
DadiesderZustandminimalerVerzerrungsengre ist, gilt auBerden?% = 0. Bei einerTaylor-
entwicklungin € tretendemnachur quadratischend hohereGliederauf:

62\N£s) e 1/6 63\N§s)
o€ (e=0) Og (e=0)

= 1/2Cjju €ijew + 1/6CijkimnEij€ki €mn+ ...

W() = 1/2 EEE+ ...

Die Gro3eCij hat81 KomponentenDurch Symmetrievon e undvonC selbstreduziertsichdas
auf21 unablangigeKomponenten.
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2.4.5 Materialgr 63endeslinear elastischenMaterials

Sch@nkt mandie Betrachtungauf lineareMaterialienein, so entfallen die C hohererOrdnung.
FordertmanweiterhinisotropeMaterialeigenschaftemlannmuf3der TensorCjjy invariantgegen
beliebigeDrehungerund Spiggelungsein.Diesreduziertdie AnzahlunabltangigerKomponenten
auf2:

Cijii = A3i;d + M (didji + Bii Ojk)

DaslinearelastischésotropeMaterialkannalsomit nurzweiKonstantemeschriebewerdenden
Lamé-KonstantenDer Cauchy-SpannungstendmerechnesichdamitausdemVerzerrungstensor
€ mit

T = 2pe + AE Spure 14)

Die Lamé-Konstanterkonnenin anderePaarevon Konstanterransformiertwerden die die Ma-
terialeigenschafteanschaulichebeschreibenUntersuchtmandenFall einer Dehnungin einer
Koordinatenrichtungzum Beispielz) durcheine Spannungo in dieserRichtung,so findetman
durchEinsetzenn die vorige GleichungdenZusammenhang

“7 u(2u4-3))

Wie vorher definiert,driicken die Diagonalelement®on € relative Langernderungeraus.Die
Antwort einesMaterialsauf Spannungn Form einer Dehnungmif3t der YoungscheElastizitts-

modulE: o o

E = — = —

g  Al/

Jedehnungarmerein Material bei Spannungdestogroferist E. E wird in Einheitenvon Kraft
pro Flacheang@ebenalle festenMaterialienhabenwWerteE > 0.

Weiterhinwird die Querlontraktionszahl festgelgt alsVerhaltnisderLange@nderungenk-

rechtzur Lange@nderungparallelder Spannungbeispielsweise- zu z-Richtungbei Spannung
in z-Richtung:

(15)

ot A
B 822_2(U+)\)

v ist dimensionslosund liegt im Wertebereich-1 < v < 1/2. Materialienmit v < 0 sind nicht
bekannty = 1/2 bedeutetnkompressibilitit (€xx + €yy + £, = 0 bei Spannungn z-Richtung).

(16)
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2.5 Modellierung mit der Methode der Finiten Elemente

DieserAbschnittbeschreibtienProblembereickervorliegenderArbeit, dermit demEinsatzvon
Finite-Elemente-Berechnungegelostwurde.

2.5.1 Grundlagen

Die Methodeder Finiten Elementeerlaubtdie numerischd.dsungvon Aufgabenstellungerdie
aufgrundkomplexer GeometrieoderRandbedingungeanalytischnicht zuganglichsind. Prinzipi-
ell bestehtdie Vorgehensweise derZerlegungdesProblemsn BereicheendlicherAusdehnung
undeinfacherTopologie(ebenfiniter Elemente)jnnerhalbvon denerdasphysikalisché/erhalten
desVorbildesdurchAnsatzemit einfachenFormfunktionenwie zumBeispielPolynomenl. oder
2. Gradesanget@hertwerdenkann. Aus solchenElementernwird die Geometriedesgegebenen
ProblemsaufgebautDie finiten Elementewerdendabeifir homogeneMaterialienmit identi-
schenMaterialeigenschafteausgestattefiir inhomogeneMaterialiennaherungsweisenit dem
Mittelwert desMaterial-Teilvolumens,dassie reprasentierenDie Definition desProblemswird
durchRandbedingungewie AuflagepunkteKrafteinleitungerusw vernwlistandigt. DasGesamt-
problemstelltsichdamitalsgekoppeltesRandwertproblemron berechenbarefeilendarundlafit
sichalssolchedosen.

Hier zeigensich die Grenzendie der Methodegezogensind: Die Diskretisierungin finite
Elementanu3fein genugsein,um Geometriaund MaterialinhomogeniétendesVorbildesin hin-
reichendeiGenauiglit wiederzugeberandererseitsst die Gesamtzahtler Elementebeschéankt
durchdie Verarbeitungskapazt desComputersder dasFE-Modell aufbauernund nacheinem
gegebenenerfahrenlosenmuls.

EineEinfuhrungin die MethodederFinitenElementast unteranderemn [Argyris] zufinden.

VerwendeteBegriffe

Ein finites Elementist ein Gebilde von ein-, zwei- oder dreidimensionaleifopologie. Es falt
Punkteim Raum,die FE-Knoten zu einer Einheit mit bekannterphysikalischerEigenschaften
zusammerwie Warmeleithigkeit, Elastizitt etc. Das aus Knoten und Elementenaufgebaute
Objektals Ganzeswird alsFE-Netzbezeichnet.

\ 4 —>

a) b) C)

Abbildung8: BeispielevonFE-Netzen:a) GitterrohrstrukturauslinearenElementen.b) Modell
einesGabelsblisselsausFlachenelementenc) Raumliche Strukturaus\Volumenelementen.
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Die Gesamtzahvon ElementerE undKnotenN ist ein Mal3fur die KomplexitatdesModells.
Die mittlere Anzahl von durch ElementemiteinandergekoppeltenKnoten (Root Mean Squae
Wavefiont, RMS) bestimmtdie bertigte Rechenzeitsy)ye zur Invertierungder Gesamtmatrixies
Problems:

tsoive [ N2 x RMS

Die maximalauftretendeAnzahl von durch ElementemiteinandergekoppeltenKnotenwird als
Wavefiont bezeichnetSie bestimmtdie Grol3eder bei der Losungauftretendennicht weiterver-
einfachbarerUntermatrizen.

2.5.2 Einordnung desProblems

Die vorliegendeAufgabenstellungler mechanischeBelastungssituatiodesFemurwird in der
FE-Methodeunter strukturmechanischeAnalyse behandelt Eine geometrischeStruktur wird
mit Materialeigenschafteand mit Randbedingungemm Form von Fixpunktenund angreifenden
Kraftenversehenlm FallekleinerVerzerrungemndniedrigerSpannungsgradient&annin guter
NaherungeinlinearesMaterialgesetangevendetwerden.

Die beimFemurvorliegendeMaterialanisotropiéen FormderTrabelelstrukturfindetaufgrund
mangelndeinformationtiberderenEinflu3 auf die Elastizitat keineBeriicksichtigung.

Die relevanteAusgangsgdif3eeinerstrukturmechanischdfE-Rechnungst dasVektorfeldder
Verzerrungy, dasandendiskreterKnotenlokationetrx; vorliegt. Durchnumerisché®ifferentiation
leitet ANSY s denSpannungstensaramKnotenortah AufgrundseinerSymmetridafi3tsicho im-
mer auf Hauptachsenfornransformierendie entsprechendeliomponentero;, o> und oz wer
denals HauptspannungsrichtungéezeichnetAus ihnenleitet sich die vVON-MISES-Spannung
owm ab:

oM = \/(0’2 —01)2+ (03— 02)2+ (01 — 03)?2 a7

Die skalare positive Grol3eay eignetsichalsMal3fur die Ungleichwerteilungder Spannung.

Als vorzeichenbehaftet@roRewird aul3erdendie z-KomponentalesSpannungstensoesis-
gewertet,wobeiz die Hochachsen jedemFiniten Elementist. Sie fallt mit derinteressierenden
Belastungsrichtungyamlichder Femurachseusammen.

2.5.3 Aufbereitung der Geometrie

DasFemurwird mit einerzylindrischenTopologiemodelliert,wie in Abschnitt2.3.11beschrie-
ben.DiesesGebildemul3in Teilvoluminavon kubischerTopologieunterteiltwerden,um esin-
nerhalbdesFE-Programmenit hexahedralerElementerdarstellerzeu konnen Zu diesemZweck
wird entlangder Zylinderachseein achteckige#rismain dasFemurgelegt undderZwischenbe-
reichzwischenPrismaundKnochenoberfichemit je achtschalenartigeWoluminaerfal3t.Abbil-
dung9 stelltdie Vorgehensweise der Schnittebenelar.

DiesesVerfahrenwird fur die Kantenpolygonén jederSekunérschnittebenausgeiihrt. Das
Achteckwird dabeiim innerstenPolygonplatziert, die weiterenPolygoneergebenzustzliche,
nachaul3erfortlaufendeVierecle. Schliel3lichwerdenzur Definition von Voluminakorrespondie-
rendePunktein UbereinanderligenderSekunérschnittebenemiteinandewverkbunden.

Die Aufbereitungder Kantenpolygonerfolgt in jeder Sekundrschnittebeneachdemglei-
chenMuster Sie wird deshalbnur fir eine Ebenebeschriebengashei3tfur einenSatzausei-
nemAulienkantenpolygomineminnenkantenpolygoandeventuelleinemPolygonfir die Ober
flachederProthese.
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a)

Abbildung 9: TypisthesVorgehenzur Vernetzungeiner Kreisform: a) Aufteilungin Gebietemit
moglichstorthogonalenEcken. b) Vernetzungnit finiten Elementen.

a) b)

Abbildung 10: VektorisierungeinesKkantenpolygons:a) Auswahlvon PunktendesKantenpolyg-
ons. b) Verbindungdurch Splines.

Zur GenerierunginesFE-Netzesnit derim vorigenAbschnittvorgestelltenfopologiemiissen
die Kantenpolygoneaunterabgetasteterden.Aus der Mengevon etwa 150 bis 800 Punktenpro
Polygonwerdenacht Eckpunktezur Verbindungmit dem Oktagonausgevahlt. Hierzu wird je-
weils derjenigePolygonpunktbestimmt,der dem Durchsto3punktler Verlangerungder Okta-
gonradialeram nachstenst. Zur genauereWiedegabedesPolygonswerdenzwischenje zwei
DurchstoR3punkteaufdemselberPolygonzweiweitereUnterabtastpunkte Abstandengleicher
Bogenkngeherausgesuchindmit denDurchstof3punktedurchSplinesverbunden.
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Abbildung 12: Teilnetzfiniter Elementefir das Femurmodell.Die Kortikalis wird in radialer
Richtungin drei Elementaunterteilt,um Spannungsvedilufeund unteischiedliche Materialeigen-
schaftenfeingenugaufzubsenDer ZwisthenrmaumvonKortikalis-Innenwandis zumachtedkigen

Mittelstiick wird in zweiElementainterteilt. EntlangdesUmfangeswerdenbeideBereiche mit finf
Elementerpro Quadrantdargestellt.
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2.5.4 Materialeigenschaften

DieserAbschnittbeschreibtlie ModellierungdesYoung-ModulsE fir die unterschiedlichemm
Modell vorkommendemMaterialien.SamtlicheMaterialienwerdenalsisotropundlinearelastisch
modelliert.Als weitereMaterialkenndatenvurdeneinePoissonzahfonv = 0.3 undein Schermo-
dul G = E/(2+ 2v) verwendetDieseZahlenwerdendurchdasANsY s-Programmautomatisch
vorgegebenwennmannichtexplizit Werteangibt.

Die Elastizitat desKnodchenswird als E-Modul-FeldausdenHoundsfieldwertenler CT-Auf-
nahmerunterAusnutzunglesZusammenhangesvischenRontgenabsorptiongrnmdgenundFe-
stigkeit ermittelt.

Knochenmateriabestehtaus einer kristallinen, porosenMatrix aus Kalziumhydroxylapatit
(chemisché&ormelCas(PO4)30H), derenZwischenaumemit Gewebe dashei3tunterVernachéssi-
gungdesFettanteilesnit Wassegefullt ist [Raubey 87]. Durch SubtraktiondesHoundsfieldwer
tesfur Wasseundgeeignete&kalierunggeeichtdurcheinenProbenkrper kannmansoauseiner
CT-AufnahmedenMineralgehalipmin einesVoxelsvon Knochenmateriabestimmen:

DieserMineralgehaltwird in eineMassendichtemgerechnetndmit derin derLiteraturverbrei-
teten,von Carterund Hayes[Carter Hayes,77] vorgeschlageneBeziehungin einenE-Modul
umgerechnet:
3.006 N /g3
E — 3790% in {mmz <cm3> } (19)
Hierbeibezeichnet die zeitlicheAnderungder Dehnung Fiir schnellesGeherwird ein Wertvon
¢ = 0.01s! anggebenpei Unfallenwird £ = 1s7! erreicht.

Bei denfir die vorliegendeArbeit verwendeterCT-Aufnahmenlagenkeine Eichwertevor.
Zur Umrechnungler Mineraldichtepmin in die Massendicht@ wurdedeshalkein Korrekturfak-
tor eingefihrt, der den hochstenauftretenderCT-Wert von etwa 800 HU in den experimentell
bestimmtermaximalenFestigleitswertan Knochenpéparatervon 22 GPa tiberfihrt.

Zur Einbringungder Knochentartein dasFinite-Elemente-Modelwird jedemKnotenpunkt
desFE-Netzesin E-Modulwert zugeviesen.DieserWert entstehdurchabstandsalingigeGe-
wichtung der E-Moduln derjenigenacht CT-Bild-Pixel, die der geometrischerkKnotenlokation
benachbarsind. Abbildung 13 verdeutlichtdie Berechnungsmethode.

Fur die Prothesesind die Materialeigenschaftegenaubekannt Ein haufig verwendeteda-
terial fur Prothesensdtiteist die TitanlegierungTA6V. Als Materialkenndateritr TA6V wird ein
Young-Modulvon E = 110 GPaverwende{Frohling, 95].
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NS

a) b)

Abbildung 13: a) BerechnungdesE-ModulwertesinesFE-Knotensdurch Interpolationausden
acht benatbartenCT-Bild-Pixel. b) Die SteifigleitsmatrixeinesElementesvird von ANSY S aus
denE-ModulwerterseinerKnotenberednet.
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Young-Modul [GPa]

0.9
1.4
3
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Abbildung 14: Modellierungder dichteablangigen Elastizitat desFemur Dargestelltist der E-
ModulanderOberfchedesaufgesdnittenerModells.Der Bereich erndhterFestigleitim Adam-
schenBogensetztsich gut sichtbar querdurch die Gelenkkugl fort.
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2.5.5 Lastsituation

Von [Krieg, 96] wurde ein Modell des muskukr stabilisiertenEinbeinstandesorgestellt. Die
Muskulaturist durch diskreteZugfadendamgestellt, Huftknochen,Femurund Tibia als mit Ku-
gelgelenkenverbundenemasselos&tarriorper

Die MuskelfadenrepiasentiereMuskelstiangein ihrem Verlaufvom Ursprungzum Ansatz,
wobeiim VerlaufUmlenkungerstattfinderkbnnen ManchederbeteiligtenMuskeln ilberspannen
dasHuftgelenk,wobeisie dannam Becken oderan der Wirbelsauleentspringenpdersie laufen
uberdasKniegelenkhinweg undsetzeranderTibia an.DieseMuskelpunktefindenim FE-Modell
keineBeachtungEswerdennur solcheKraftvektorenin dasFE-Modellibernommendie aufdas
modellierteTeil desFemurwirken.

VVon denGelenkk@aften,die in demStarrlorpermodellwirken,wird nurderresultierend&/ek-
tor der Gelenkkraftbericksichtigt,der von der Hiifte auf die Kugel desOberscheniélknochens
wirkt.

Da dasProblemdesEinbeinstandesm Modell unterbestimmist, sind von [Krieg, 96] ver-
schiedenegleichberechtigté dsungeraufgefihrt. Eswird davon eineLdsungmit typischenwer-
tenfur die GroReund Richtungder Huftgelenkskraftausg&ahlt. Darin hat der Huftkraftvektor
einenBetragvon 3.64 G5 undschliel3tin derFrontalprojektiommit derz-AchsedesModellseinen
Winkel von 26.9° ein.

Innerhalbdes FE-Modellslassensich aul3ereKrafte nur als diskreteKraftvektorenan den
FE-KnotenanbringenEs stellt sich alsodasProblem,einenausder biomechanischeimulati-
on stammendeKraftvektormit gegebenenmfAnsatzpunkgeeignetufdie umliegendendiskreten
Knotenlokationereu verteilen,von denenunterUmstndenkeine mit demKraftansatzpunkgu-
sammendllt. Diese Verteilungsoll nachMoglichkeit die gleiche Gesamtkraftund dasgleiche
Gesamtmomentvie der gegebeneKraftvektor entwickeln. Aul3erdemist die Verteilungauf ei-
ne nicht zu kleine Anzahlvon Knotenwiinschenswertym hohelokale Verzerrungerder finiten
Elementezu vermeiden.

Hierzu wurde folgendeLdsunggewahlt: Zur EinbringungeinesKraftvektorsE in dasFE-
Modell wird jedemKraftwirkungspunkiR ein Radiusdy zugeschrieberlle FE-Knotenaufder
Netzoberfacheinnerhalbeiner Kugel mit diesemRadiusum den Kraftansatzpunktverdenmit
einerzum gegebenerKraftvektor parallelenTeilkraft beaufschlagtDer Betragder Teilkrafte f
berechnesich ausdem Abstandzum KraftansatzpunkR — r; und demvon demFE- Knotenre-
prasentierte©berfichenteild; genald

1] = KA (do— IR-1i)) (20)

DasNaherungsegrfahrenzur Berechnungler FlacheA ist in Abbildung 16 damgestellt.Die Pro-
portionalifatslonstantek dientzur Normierungauf die Gesamtkraft:

ZL =F (21)

DieserAnsatzerfullt die ForderungnachErhaltungdeseingeleiteterMomentesnicht. Deshalb
wird auf jedenKnoteneineKorrekturkraftaufgebracht.
Die MomentendiferenzhatdenWert

Mgits =RxE—>rixf, (22)
Daraudaftsichein Differenz-Hebefiur dasMomenterrechnen

Rytr=R->r (23)
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Mit Hilfe desKraftvektorsk wird darausein Dreibeinvon Einheits\ektoreng, €;, g gebildetmit

& | E (24)
g || ExRyifs (25)
& = &Xx§g (26)

Fur denFall, daRBE x Ry¢s = O ist, entfallt die Errechnungvon Korrekturkiaften,dain diesem
Fall ja Ryiss gleichO oderparallelzum Kraftvektor E ist. Ansonsterberechnesich die Korrek-

turkraft fir jedenFE-Knotenausdem Anteil desKnotensam Hebelfur jedezu E orthogonale
Raumrichtung:

op = Hrig (i —Riitr)&r @& (27)
02 = HIi& (h—Rafrf)er & (28)
o= )rie (i—Rurf)& & (29)

T2 = Y& (ri—Riifr)& & (30)

DieseAnteile werdenmit derjeweiligenKomponentalesDifferenzmomentegusmultipliziert

_ | 2
B = Fx*(Ryifr&* T (31)
_ _ %2
y = Fx(Rgirr&c* OoT1— 01T (32)
undaufdie FE-Knotenaufgebracht
fr=a (B(ri—Ruiri&) +V(ri — Rair1&)) & (33)

Abbildung 15: Krafteinleitungins FE-Modell a) einesMuslelansatzesder -ursprungsb) eines
Muslelumlenkpunktes.

Im Gegensatzur biomechanischeWodellierungin [Krieg, 96] steherdie aufdasFE-Modell
desFemuraufgebrachteirafte und Momentenicht miteinanderim Gleichgevicht. Diesist auf
die fehlenderKrafteinleitungenm distalenFemurzurickzuiihren,dadasFE-Modellhier abge-
schnittenist. Esfehlenvor allemdie Gelenkkéafteim Knie.
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Abbildung 16: Zur Flache A; desKnotensbei x; tragen jeweils die halbe Flache der Dreiedke
AX1%,C und Ax,x, € bei. Der Punktc ist dabeider Mittelpunktder Knotenlokationenc = (x; +
Xo+X3+X4) /4.
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2.5.6 Weitere Eigenheitender Modellierung

Um einenAusgleichderKrafteundMomentezu erreichenwerdenzusatzlicheRandbedingungen
in Form einer Fixierung desdistalenEndesdesFemurmodelleingefihrt. Diese Zwangsbedin-
gungenreliminierendie globalenFreiheitsgraddranslationund RotationdesModells.

Eswird ausschlief3liclder Zustandeinerfest mit dem KnochenverwachseneriProthesebe-
trachtetDie beidenTeile werdenalsein starrverbundenessanzesnodelliert,mit lediglich unter
schiedlicherMaterialeigenschaften.

InnerhalbderautomatischeietzgenerierungurchANSY s besteheriesteToleranzerfir die
Abweichungder erzeugterHexaederelementeon der Wirfelform. Die Netzgenerierundpricht
abbei Uberschreitungon Grenzwinleln, Verdrehungemler Eckpunkteder Stirnflachen Verdre-
hungengegerniiberliggenderlachenund extremenSeiteningererhaltnissen Aus diesemGrund
sindbei derModellierunggewisseNaherungenergeometrischeusgangsdatemorzunehmen:
Der TrochanteiMajor kannin seinerausgepagtenForm als knochigerDorn nichtin einezylin-
drischeTopologiegepreRtwerden.Die Erhelung wird deshalbum etwa 4 mm gekiirzt und der
vondistalkommendein denTrochanteMajor auslaufend&nochenwulsteduziertumnaheran
die Ellipsenformzu kommen.

Die grofRte Abweichung,die durchdieseNaherungentstehtjst die Versetzungler am Tro-
chanterMajor angreifenderMuskeln bei Einbringungin das FE-Modell. Sie werdenum die
genannteStrecle nachdistal verlggt. Da die Streclendifferenzjedochetwa in Zugrichtungder
Muskelfadenliegt, emgibt sich einevernachfissigbareaumlicheAnderungder von denMuskeln
aufgebrachteKraftverteilung.

2.5.7 Darstellung durch ANSYS

Die Modellierunginnerhalbvon ANsSY s erfolgtmit hexahedraleriElementendasheil3tElementen
mit 8 Eckpunkterund 6 Stirnflachen.

Abbildung 17: Das hexahedale ElementSOLID45wird definiertdurch 8 Edkpunkte(l, J, K, L,
M, N, O, P).

PunkteinnerhalbdesElementwlumensverdendurchdrei Koordinater(s,r,t) anggebengdie
Koordinatenwertdiegenzwischen—1 und 1, die Koordinatenachsesind alsoim allgemeinen
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nichtrechtwinklig.Die FormfunktionberechneeinephysikalischeGrof3eu durchlinearelnterpo-
lation ausdenWertenandenEckpunkten:

u= F(u(l-s)(1-t)(L—r)+uy(l+s)(1-t)(1-r
+uK(1+s)(l+t)(1—r)+uL(1 S)(1+t)(1—r
+um(1=s)(1-t)(1+r)+un(1+8)(1-1)(1+

+Uo(1+9)(1+t)(1+r)+up(l—s)(1+1t)(1+T)

)
)
)
)

Die Integration einer GroRefuhrt ANSY s bei diesemElementmit Gaul3schenumerischer
Integrationdurch.Ein Rastevon 2x2x2 IntegrationspunkteminterteiltjedeKantein ein Intenall
mit zwei Punkten.Dieseliegen bei den Koordinatenwertent-0.577350269189626nd werden
gleichgewichtet.

VonderOptionzusammerdllendeEckpunktedeshexahedralertElementegueinemdreiecki-
genPrisma(K=L, O=P)oderzu einemTetraeder(K=L, M=N=0=P)wurdein demgenerierten
Femurmodelkein Gebrauclgemacht.

Fur die Abweichungder Elementgeometri@on der Wirfelform gibt es Grenzen:Die Kan-
tenwinkel misserzwischend5® und 135° liegen;die Langenerhaltnissedurfen ein bestimmtes
Verhaltnisnicht iiberschreitenglie vier EckpunkteeinerStirnflachemiissergernigendnaheanei-
ner Ebeneliegen(warping); gegeriiberliegendeStirnflachendurfen nicht so weit geggeneinander
verdrehtsein,dal3dasElementin zwei getrennté/oluminazerfallt (twisting). Ist einedieserBe-

schiankungerfur irgendeirElementbei der GeometriedefinitiomderdurchVerschiebingbeider
Losungsberechnungcht erfullt, sobricht ANSY s die Verarbeitungah

2.5.8 Losung

Das fertig formulierte Problembestehtausetwa 7500 finiten Elementenund knapp 9000 FE-
Knoten.Eswird innerhalbvon ANSYs mit dem sogenanntefrontalenLosungserfahrenbear
beitet.Hierbeiwird einfachdie GesamtsteifigkitsmatrixdesProblemsn Untermatrizereerlegt
undeinzelninvertiert.Die Abmessunglergrol3tendabeiauftretendéatrix, die sogenannt&\ave-
front, betiagt378.Die LosungsberechnuregfolgtaufeinemRechnemit Intel-Pentium-Prozessor
mit 133MHz TaktfrequenainderforderteeineRechenzeivon etwa 30 Minutenpro Modell. Die
Ergebnissaverdenin Kapitel 3 vorgestellt.
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2.6 Modell desFemur im nattrlichen Zustand

a) b) C)

Abbildung18: FE-ModelleinesrechtenFemur a) Frontalansidit. b) Ansidit vonmedial. c) An-
sicht vondorso-lateal.
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2.7 Prothesenmodellierung

Im Gegensatzu den GeometriedatedesFemursind die Abmessungenler Prothesenicht vor-
gegeben,sondernGegenstanceiner Modellierungund gezieltenFormanderungDie Prothesen-
form wird deshalbdurchgeeignetéeModellierungsangtzeim Femurloordinatensysterbeschrie-
ben,wodurchgleichzeitigdie vorgesehené&agenachlimplantationvorweggenommetnwird.

Die Protheseliedertsichin Prothesenéipf, Halsund Schaft.Der Prothesensipf kannin sei-
nemDurchmesseundseiner_ageangepaRiverden Ubliche Durchmesseftir denProthesengpf
sind 28 und 32 mm. Individuelle Unterschiedeler Gelenkpannengbdl3ewerdendurchdie Grolie
derin die Gelenkp&nneeingesetzteKunstgelenkmnneausgglichen[Frohling, 95].

Prothesenhaland-schaftwerdenublicherweiseauseinemStiick gefertigt. WesentlicheAuf-
gabedesHalsesist dabeidie WiederherstellungdergezielteVeranderungler Gelenkgeometrie.
DurcheinendiinnenProthesenhalsnd flacheKunstgelenkpdnnensoll eineKollision derartiku-
lierendenGelenkpartnevermiedenverden.

Ein wesentlicheZiel der Endoprothetikist die Bestimmungeiner geeigneteri-orm desim-
plantates Diese Form bestimmtdie Implantierbarleit, die Stabilitat, den Grad der kndchernen
Integrationund dasBelastungsmustedemder Knochenausgesetast. AufgrunddieserPrioritat
istim folgendemmit “ Prothesé meistnur der Teil desProthesenschaftggemeintderim Inneren
desKnochenszu liegenkommt.

2.7.1 Erzeugungder Prothesenbrm mittels Kontakten

Die Prothesavird alszylindrischerK drperdefiniert,dessechsedie in Abschnitt2.3 definierte
Koordinatenachsiet. Auf dieserAchsenimmtdie Prothesein Intervall vonderResektionsebene
bis zu einemfesten{-Wert ein, der die Protheserdingeim proximalenFemurschafbestimmt.
Die Dicker, die die Prothesean einergegebenersStelleerhaltensoll, wird als Relatvangabedes
Abstande®R von derKoordinatenachseur Innenwandder Kortikalis anggiebenabziglich eines
frei zuwahlenderMindestabstandes DieseAngabeR sollim folgenderalsKontaktc bezeichnet
werden.Esist also

r=c(R-a) (34)

Abbildung 19 demonstriertie Berechnungonr.

*\J'\_»‘_a’

O

Abbildung 19: Berechnung der Prothesendike r aus dem KortikalisabstandR und dem Min-
destabstan@ bei denKoordinatenwerterg und{o.

Die KontaktangabeistabrangigvonderAchsenloordinatel unddemWinkel ¢. Derberbtig-
te Wert von ¢ wird durchlineareInterpolationenauseiner Mengevon Stiitzpunktenbestimmt.
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DieseStiitzpunkteliegengruppiertin sogenannteRrofilen zu jeweils einembestimmtenNinkel
@ vor. Damitberechnesichc(g,{) ausdenzu @ benachbarteRrofileng, @1 durch

Cler) 99 P17 @
@) =cl@ O —— 5 Tel@d)

Der Kontaktwertc(@, () zumProfil mit demWinkel ¢ wird wiederumdurchlinearelnterpolation
berechnet:
(— Lk (k1 —C

Ck1—C - Ck+11k+1 —C
Die Gruppierungvon Kontaktangabenu Profilenmit einembestimmteniVinkel ¢ beschreibtie
Prothesendiakin einergegebenerRaumrichtungausgehendon der Koordinatenachséurch
die in Abschnitt2.3 festgelgte Orientierungder Koordinateg kanndieseRichtungimmer mit
eineranatomischemezeichnungn Einklanggebrachtwerden,und zwar unablangigdaon, ob
einrechtesoderein linkesFemurvorliegt. Die Angabep = 0° bezeichnesozumBeispielimmer
die Richtungnachmedial,p= 90° bezeichnetorsalusw

Mit dieserVorgehensweiskanndie Prothesenforniiir alle Wertevon { durchgeiihrtwerden,
fur diein derzugeldrigenSekundrschnittebeneinelnnenkantevorliegt.

(35)

c(@,0) = ¢ (36)

2.7.2 Verallgemeinerungder Prothesenbrmdefinition

DurchdieseFestlggungwaredie Prothesen ihren Abmessungepxakt durchdenindividuell vor-
liegendenKnochenbestimmt.Da die vorliegendeArbeit aberzum Ziel hat, Formvorschhgefir
Endoprotheseminter allgemeinenGesichtspunktezu machenmuf3 die Abhangigleit der Pro-
thesenformvon der individuellen Geometriereduziertwerden:Eine gewisse Abstraktionwird
notwendig.

Einen Ansatz hierzu liefern morphometrischdreihenuntersuchungeron Femora.Hierbei
wurdeeineUnterteilbarkeit derverschiedeneRemurausggungemachderKonizitatderMarkhohle
desproximalenSchaftedestgestelltMan sprichtvon der Trompetenformder Sektglasformund
derOfenrohrformje nachdenin welchemMalf sichdie Markhohlein diesemAbschnittverjungt
[Raubey 87]. Eine Berlicksichtigungdieserdrei Familien ist durch EvaluationdesMarkhohlen-
durchmesserandreiverschiedeneKoordinatenpunkted moglich.

Die AbmessungedesMarkraumesverdenzur Definition einerRohformdesProthesenschaf-
tes herangezogerts sei betont,dal dieseRohform nichts mit einemRohling im Sinneeines
Prothesenproduktionsprozesgegun hat, sonderrdie ersteStufein einemmehrstufigerModel-
lierungs\erfahrenbezeichnet.

In einemerstenSchritt wird der Abstandzur Kortikalis in beispielsweise verschiedenen,
aquidistantemVertenvon @ andenin Abbildung20 aufgefihrtenKoordinatenwertermon { undin
derResektionseberfestgestelltDieseAbstandewerdender Prothesendigknberechnungenmali
Gleichung(34) unterzogenEs wird fur alle Winkel ¢ dasgleicheProfil und der gleiche Min-
destabstanderwendetDasResultatvon je 8 Punktenin 4 Sekundrschnittebenewird in { durch
Splinesverbunden Abbildung 21 zeigtdie sichergebenddrohform.

Zur Interpolationvonr (¢) werdenlokalekubischeSplinesaus[Num. Recipe$ eingesetztUm
ein UberschwingenlerSpline-Polynomén denBereichr < 0 zuvermeidenyerdenausdenWer-
tenvonry andenStitzpunkten(y vor Berechnungler Spline-Koefiizientendie Quadratwurzeln
gebildetund zum Ausgleichdie von der Spline-InterpolatiorgeliefertenWerte quadriert. Wenn
alsoS(¢) die anhandder Stiitzpunkte/ry({x) aufgestellteSplinefunktionist, so berechnesich
derRadiusdurch

r(Q) =<(Q) (37)
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a) b) C)

Abbildung 20: \Vergleich von unterschiedlichen Auspragungen der Konizitat der Mark-
hohle: a) Trompetenformb) Sektglasformc) Ofeniohrform.
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a) b)

Abbildung 21: Rohformder Prothesenach einemerstenModellierungsshbritt, eingebettetin die
Innen-undAul3enkbnturendesreseziertefremuss. Die Form entstehtlurch Abtastungzon8 Win-
keln @ in 4 Sekundrsdcnittebenerund Interpolationmit Splines. a) Frontalansidit b) Ansidt
vonlateral.
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Ausgehend/on dieserRohformerhalt die Prothesen einemzweitenSchrittentsprechendi-
nem weiterenSatzvon Profilenihre endgiltige anatomischd-orm. Hierbeiwird der durchdie
Profileanggebend&ontaktc(, {) nicht mehrgemalRFormel34 aufdenAbstandR vonderKoor-
dinatenachsé zur Kortikalisinnengrenzangevandt,sondermur nochauf denAbstandvon der
Oberfacheder Rohformzur Kortikalis. Hierdurchwird erreicht,daRdie Prothesen ihrer Form
nicht mehrso starkvon derindividuell vorliegendenGeometrieabhangt,dader Zwischenschritt
derRohformeinegewisseMittelung darstellt.
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Abbildung 22: Enddiltige Form der Prothesenach Anwendungintersciedlicher Profile fur jede
anatomisbeRichtung a) Frontalansitt b) Ansicht vonlateral.

Abbildung 22 zeigt dasGittermodellder fertigen ProtheseDie Oberfchein denGitterzwi-
schenbereichewird durch Interpolationbestimmt: Zwischenzwei Sekunérschnittebenedy,
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(ks+1 wird r linear interpoliert, zwischenzwei Winkeln @, @1 berechnesichr durchdie oben
erwahnterkubischerSplinesin r(@).
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2.7.3 Format der Parameter

Die zur FormbestimmungeingesetzterProfile sind jeweils einemWinkel ¢ zugeordnetJedes
Profil bestehtauseinerbeliebigenAnzahlvon Stiitzpunktenc({). Die Definition erfolgtin einer
Textdateimit einerdurchl ex gepiiften Syntax.Beispiel:

# Kont akt beschrei bungsdat ei
name: |ateral;

angl e: 180.0;

cont act s:

PP PP OO
Cooo0o0o
O OO wWwo
vvmvvv

(
(
(
(
(
(

relativer Kontakt

A
101 s Kortikalisgrenze
mediales Profil
laterales Profil
IH | |
0.0 I | | >
0.0 0.5 1.0 1.5 2.0

Ekesektionsebene |:kDrothesenende

Abbildung 23: Graphisde DarstellungzweierProfile ¢({) fur medial(@ = 0°) undlateral (¢ =
180).
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2.7.4 Format der erzeugtenDaten

Die Umri3liniender Prothesdiegenin dengegebenerSekunérschnittebeneals sortierteStiitz-
punktmenge (@) vor. ZwischendenStitzpunkterwird mit einenkubischerlokalenSplineanalog
zu Gleichung37 interpoliert.Die Splinefunktionwird an50 aquidistanteiWinkelwerteng abge-
tastet,auf dasPixelrasterdesSekunérschnittedibertragerund dort mit geraderLiniensticken
zu einer geschlosseneKurve verbunden.Damit liegt die Prothesenobeithein der gleichen
Formvor wie die durchdie Konturfindungsalgorithmebestimmterinnen-und Aul3enkantemles
Femur DieseUmri3liniensindin denAbbildungen21 und22 zu sehen.

Esseinocherwahnt,dal3in denSekundrschnitterdistal desProthesenenddsilfskreise mit
dem halbenDurchmesseder Innenkantenlinigan den Markraumhineinkonstruiertwerden.Sie
erleichterrdieim nachsterKapitel beschriebenBatenaufbereitungumFinite-Elemente-Modell,
habemaberin derWirklichkeit keinephysikalischeEntsprechung.

2.7.5 BiomechanischeRegeln

Die in denvorhegehenderAbschnittenbeschriebend/lethodeder Prothesenmodellierungr-
laubtsowohl die globalewie auchdie detaillierteEinflulinahmeuf die Form desimplantatesnit
einfachenMitteln: Von denetwa 25 Kontaktangabemwerdendie gewiinschtergezieltverandert
unddie ProthesenfornrdurchdasModellierungsprogramrarneutaufgebautDasGanzegeschieht
ander Computerconsolenit einerdirektengraphischetymsetzungund Kontrolle desErgebnis-
ses.Die dabeigetesteter-ormanderungenverdendurchVorstellungerund Erfahrungerausder
orthopadisch-chirugischenPraxis[Frohling, 95 und ausden Ergebnisserder Finite-Element-
Berechnungyesteuert.

Mit der Zeit kristallisierensich bestimmteProthesenformeals besondergeeignetheraus.
Die Parameterdie dieseForm bestimmensind dank der Definition in einemfemurbezogenen,
rechts-links-ivarianterkK oordinatensysterauf anderé=emoraiibertragbabzw. mit denanande-
renFemoragenvonnenerFormparameternergleichbar

Die besonderefrormeigenheiterer Prothesemnit optimalenbiomechanischekigenschaf-
tenmusserzu Entwurfsrgelnabstrahiertverden.Sie nehmerdanndie Form von Aussageriuber
die Protheserdinge Konizitat, Verdickungernund Verdinnungenn bestimmterRegionenan.Die-
seAussagersollenalsbiometanishie Regeln fir dasProthesendesignezeichnetverden.
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a) b) C)

Abbildung24: FE-ModelleinerProthesdir einrethtesFemur a) Frontalansidit. b) Ansiditum
45 Grad nach medialrotiert. ¢) MedialeAnsidt.
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Abbildung 25: FE-Modelleinesreseziertemund prothetisierterrechtenFemur
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3 Ergebnisse

Primare Ergebnisgof3eder FE-Berechnungst dasVerschiebingsfeldy; an dendiskretenKno-
tenlokationery;. Eine graphischeDarstellungder Verschielbing desGesamtmodellgrlaubteine
Plausibilittslontrolle desErgebnissesm Hinblick auf die eingebrachteirafte.

Bei allenaufgebrachteBelastungerbleibt die AuslenkungdesoberenModellendesstetsim
Millimeterbereich.Die NaherundkleinerVerzerrungerst damiterfullt.

Die Spannungeberechnersich ausder Differenzder VerschiebingenzwischendenKnoten
einesfiniten Elementesin den Abbildungenstellt ANSYs die Bereichein der gleichenFarbe
dar, derenSpannungswertewischendengleichenGrenzeriegen.Andersformuliert, die Grenze
verschiederdrbigerBereichestellt eineLinie mit demgleichenSpannungswedar.

InnerhalbdesVolumens,dasein Elementeinnimmt,wird die Spannunglurchlinearelnter
polationberechnetAus diesemGrundverlaufendie Linien gleicherSpannungn einemElement
immer geradlinig; Richtung&nderungerkannes nur an den Elementgrenzegeben,und Span-
nungsspitzekonnennur anElement-Eclknauftreten.

3.1 ErgebnissedesanatomischenFemur

DieserAbschnittstellt die wichtigstenam anatomischefremuruntersuchterGroRenin graphi-
scherForm vor. Alle Auswertungersind ausdemgleichenFE-Losungsberechnungslagévon-
nen.

Nur fur diesesModell werdendie VerschielmngenalsAbbildungendagestellt.Fur dieanderen
Modelle desFemurmit Prothesesind die Verschiebingensehrahnlichund werdendeshalmicht
gezeigt.

Wesentlichinformativer sinddie Abbildungender Spannungserteilung. Auf die Gesamiber
sichtenfolgen VemgrolierungerdesoberenModellteils, in denendie Detailsbesserzu erkennen
sind.
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3.1.1 VerschielungendesModells

a) b)

Abbildung 26: VerschiebungdesGesamtmodelldDie verschobeneGeometriast in Volumendar
stellungabgebildet,die urverschobenadst als Gitternetzdargestellt.Die Verschiebungensindum
einenFaktor 25vergrofRert. a) Frontalansitt. b) Ansictvonlateral.
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Abbildung 27: AusstnittveigroRerungdesFemurlopfes.Die verschobeneGeometrigMolumen-
darstellung) ist mit der unverschobenen(Gitternetzdastellung) tberlagert. Die Versdielung

ist unskaliert, d.h. die Abbildungist mafl3stabsgrecht. Die maximaleVerschiebung liegt in der
GrolRenodnungvonl mm.
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Abbildung 28: VerschiebungdesGesamtmodellsjonkranial betrachtet. Die Verschielungist um
einenFaktor 5 vergrofRert. Durch Torsionswirkungwird der Femurlopf gegeniber demSdaft
inneniotiert.
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3.1.2 Spannungserteilungenim Gesamtmodell

Die in denfolgendenAbbildungendamgestellteErgebnisgolieist die axiale Spannungsertei-
lung oy im Femur Die KoordinateZ ist in jedem Elementsenkrechtauf der Grundfichein
der (r, @)-Ebeneorientiert(s. [ANSY S 5.0 Users Manual], Bd. Ill) und damithinreichendparal-
lel zu der eingetihrtenFemurachseDie Spannungs wird in der DruckeinheitMPa anggeben:
1MPa = 10° Pa = 1N/mm?Z10kp,/cm?. Wertekleiner0 bedeuterDruckspannungjasheilt,das
Materialwird dortin Z-Richtungkomprimiert;WertegroRer0 bedeuterZugspannungiasheif3t,
dasMaterialwird gestreckt.

Auf die DarstellungweitererKomponentemesSpannungstensovéie etwa Oy, 0y wurdever
zichtet,danichtanschaulicklar ist, welcheBedeutunghnenzukommt.

Spannung [MPa]

Abbildung 29: Axiale Spannungsverteilung,; an der Oberfliche desModells. a) Frontalan-
sicht. b) Ansictvonlateral. c) Ansidit vondorso-medial.
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Spannung [MPa]

a) b)

Abbildung 30: Axiale Spannungsverteilung, im aufgesdinittenenModell. a) Frontalan-
sicht. b) Ansicht vonlateral.
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3.1.3 Spannungserteilung im proximalen Femur

Fur die Beurteilungder Auswirkungenreinesimplantatesauf die Spannungssrteilunggeriigt die
BetrachtunglesproximalenFemurs.In denfolgendenAbbildungenwird dasModell nur bis zu
einerLangevon 16 cm, gemessewom Femurlopfmittelpunkt,damgestellt.Die Berechnungler
Spannungserteilungerfolgte jeweils in einemwesentlichlangererModell, um Artefakte durch
die RandbedingungeamdistalenModellendevernachassigerzu konnen.

Spannung [MPa]

a) b)

Abbildung 31: Axiale Spannungsverteilungy im proximalenTeil desaufgesdinittenenModells.
a) Frontalansitit. b) Ansidit vonlateral.
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Spannung [MPa]
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Abbildung 32: Von-Mises-Spannungsverteiluog im proximalenTeil desaufgesdinittenenMo-

dells. a) Frontalansidit. b) Ansicht vonlateral.
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3.1.4 Zusammenfassungler Ergebnisse

Die Spannungserteilungim Femurist mit der Hypothesevertraglich, daf3die Natur ein Leicht-
baulonzeptmit biegearmenBelastungsmustererfolgt (sieheAnhangA). BereichehoherBela-
stungkorrelierenmit BereichererhbhterKnochendichteind-wandsarke. DasModell desFemur
ist zumgrofRtenTeil frei von ZugspannungAusnahmerhiervon sind dasdistaleModellendeund
derSchenklhals.Hier reichendie von derMuskulaturaufgebrachteKrafte nicht,umdie Biege-
belastungisin denBereichreinerDruckspannungu kompensierennsbesonderen Schenlel-
hals,wo eineZugspannungon 2 MPa auftritt, warediesenur durcheinewesentlichgro3ereund
flachergerichteteHuftkraft zu kompensieren.
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3.2 Ergebnisseder konventionellenProthese

3.2.1 Entwurfskriterien

Die ersteGeneratiorvon anhandvon CT-Aufnahmenindividuell angefertigteriProtheserarbeite-
tennachdemPrinzip einermoglichstvollstandigenAusfullung desMarkraumegAldinger, 83].

AndereProthesersindin ersterLinie engandenAdamscherBogenangeformtunterBezug

auf dasHuftkraftmodellvon F. Pauwels[Pauwels 48], [Pauwels 50], [Pauwels54]. In diesem
ist der Huftkraftvektor relatv steil gerichtet.Die Formgelung lateral proximal zielt auf Implan-
tierbarleit, ohnezuviel vom TrochanteMajor und derdorsalerKortikalis auslehlenzu missen.
Distal desTrochantemMinor bis zum Prothesenende&ird rundumein engerKontakthegestellt.

Die Schafthnge,gemessewom Mittelpunkt der Resektionsebeniais zur Schaftspitzeliegt bei

130mm.
Als Folge erhalt man eine ProthesederenKonturenin der Frontalansichauf ihrer ganzen
Langemonotonnachmedialgekiimmtsind. DiesesFormgelungwurde nachmodellierund die

Ergebnissesindhier dagestellt.
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Abbildung 33: Geometrieder konventionellenProtheseNr. 1. a) Frontalansidt der Prothe-
se b) Ansidt von lateral. c) Frontalansidit der Lage desimplantatesim Femur d) Ansidit

vonlateral.
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3.2.2 Ergebnisse

Abbildung 34 zeigtdie resultierendaxiale Spannungserteilungim prothetisierterFemur

Spannung [MPa]

a) b)

Abbildung 34: Axiale Spannungsverteilung, im Femur mit korventioneller Prothese Nr.
1. a) Frontalansitit. b) Ansidit vonlateral.
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Spannung [MPa]

a) b)

Abbildung 35: Axiale Spannungsverteilungh aufgesdinittenenModell desFemurmit korventio-
neller Prothese a) Frontalansid&it. b) Ansicht vonlateral.



3.2 ErgebnissalerkorventionellenProthese 57

Zum direktenVemleich sindin der nachstenAbbildung die axiale Spannungserteilungdes
Femurmit und ohneProtheseeinandergegeriibegestellt.Die DarstellungbeiderModelleist je-
weilsandergleichenStelleabgeschnittergie Spannungserteilungwurdein wesentlicHangeren
Modellenberechnetim Artefaktedurchdie RandbedingungeaimdistalenModellendeausschlie-
Benzukonnen.

Spannung [MPa]

a) b)

Abbildung 36: Axiale Spannungsverteilungoy im aufgesdinittenen Modell, Frontalan-
sicht. a) AnatomisbesFemur b) Femurmit Standadprothese
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Durchdie Protheseéndertsich die BelastungdesFemursgrundlegend.MehrereEffekte sind
festzustellen:

1. Die Huftkraft wird durchdie Protheseaveiterdistalauf dasFemuribertrageralsim anato-
mischenZustand.

2. Die proximaleKaortikalis wird entlastetDer grof3teUnterschiedildet sichim Calcaraus,
dortreduziertsich die Spannungzom Maximalwert von ca. 19 MPa im anatomischeZu-
standdesFemurauf Wertezwischen2 MPaund4 MPaim prothetisierterFemur

Mit denerrechneterSpannungserteilungerunddenAusgangshypotheseaum Knochewer-
haltenin AnhangA sollennunSchluf3folgerungeiiberdasVerhaltendesGesamtsystenmSsemur
Prothesegezogerwerden.

Gehtmanvon einerAdaptionder Dichte und Starke der Kortikalis an die mittlere Belastung
aus,die durchUmbauvrgangein Zeitraumenvon Monatenbis Jahrenerfolgt, so prognostiziert
manfir die obenabgebildetd’rotheseinemassve AbnahmederKnochendichtelesproximalen
FemurgFrohling, 95].

DerentggengesetztEffektistamProthesenendaierwarten Hier wird durchdie Kraftubert-
ragungeineZunahmeder Knochendichteangergt, jedentlls solangedie auftretenderruckbe-
lastungemunterderToleranzgrenzdeskKnochenmaterialkegen,abdereinelangsameersbrung
eintritt. DieseKnochenhypertrophienauertdie Prothesenspitziestein.

Bei einerkonischerProthesenfornkdnntederproximalentstehendgwischenraundurchein
Nachsinlen der Prothesan der Markhohle kompensiertwerden.DiesesNachsinken wird aber
geradedurch denfestenEinschlufdistal verhindert.Die Umbauwrgangebewirken auf Dauer
eine Verstarkungder obendagelegten negativen Effekte, dasheil3tder Lasttransfewird immer
weiter nachdistal verlagert,die proximaleKortikalis atrophiertund die Druckbelastungan der
Prothesenspitzeimmt zu. Konsequenzenind eine Zersbrungder Kortikalis am Prothesenende
durchUberlastungsowie einefortschreitendé.ockerungdesProthesenschaftés derMarkhdhle.

3.2.3 Erfahrungen ausder Praxis

DasPhanomerderproximalenEntlastungdlesFemursdurchdie Protheseavird alsstressshielding
bezeichnetLangzeitstudiemelegeneineentsprechendatrophie derKortikalis [Lord, 79.

Die Auswirkungender LockerungmachenRevisionsoperationenotwendig,d.h. einenAus-
tauschder Prothesegegen eine mit grolRerenAbmessungenHierbei werdenoft zusatzlich zur
Lockerungder Protheseein festerVerbundamdistalenProthesenendederaberKnochenschdi-
gungenbis hin zur Perforationin diesemBereichbeobachtet.

Essoll nundurchAbanderunglerProthesenformrersuchtverdendiesealsschadlicherkann-
tenundbelgtenEffekte zu vermindern.

3.2.4 Variation der Prothesenéinge

Durch eine Verkiirzungder Prothesenscha#thgekann auf jedenFall die Krafteinleitungnach
proximal verlagertwerden.Die sonstigerEntwurfsmerkmalealer konventionellenProthesesol-
len zurachstbeibehalterwerden.Die folgendenAbbildungengebendie Ergebnissesinerkurzen
Versuchsreihavieder
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Abbildung 37: Variation der Sdaftlange bei einer Prothese mit korventionellemDesign.
a) Sdaftlange 130mm. b) Sdaftlange verkiirztauf 100mm.
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a) b) C)

Spannung [MPa]

=, 0,3 = .

Abbildung 38: Axiale Spannungsverteilungn aufgesdinittenenFE-Modell mit korventioneller
Prothese Frontalansihit. a) UnprothetisiertesFemur b) Femur mit korventioneller Prothe-
se c¢) Femurmit auf 100mmverkiirzter Prothese
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Die Ergebnissezeigen,dalRim Modell durchdie kiirzereProthesdlie Krafteinleitungnach

proximalverlagertwird.
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Abbildung 39: Eine weitee Variation der Staftlange bei einer korventionellen Prothese
a) Staftlange 130mm. b) Staftlange verkirztauf 76 mm.
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Wie die folgendeAbbildung zeigt, verbessersich der Lasttransfebei einerweiterenSchaft-
verkiirzungnochmalsAllerdings muf3bei derresultierenderothesenforneineerheblichredu-
ziertePrimarstabiliitdesimplantatesermutetwerden besonderbei Torsionin der Trans\ersal-
ebeneDariiberhinausbestehtdie Gefahreinernichtachsengerechtdmplantation.

a) b) c)

Spannung [MPa]

-, B, .

6

Abbildung 40: Axiale Spannungsverteilungn aufgestnittenenFE-Modell mit korventioneller
Prothese Frontalansidit. a) UnprothetisiertesFemur b) Femur mit konventioneller Prothe-
se c¢) Femurmit auf 76 mmverkirzter Prothese
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3.3 BiomechanischverbesserteProthese

Ansatzpunkfir einebiomechanischvertraglichgestaltetd’rothesest dasVerstindnisder Effek-
te, die zu denbeobachteteBSchadigungerfuhren.Der grof3eUnterschiedn der Spannungssrtei-
lung desFemurmit und ohneProthesest auf die unterschiedlich&teifigkeit derbeidenSysteme
FemurundProtheseuriickzuiihren Siehatihre Ursachezumeinenin denunterschiedlichekla-
stizitatsmodulrvon Knochen(Kortikalis etwa 1 bis 20 GPa) und Implantat(TitanlegierungTA6V
110GPa), zumandererin der Flachedesjeweils zum TragenkommenderMaterialquerschnitts.

So hat zum Beispiel die Diaphysebei einemKortikalisquerschnitvon 400mnf und einem
Youngmodulvon etwa 10 GPa eine Steifigkeit von 4 x 10’N, was bei einer Titanprotheseson
kreisformigemQuerschniteinemDurchmessevon 7 mm gleichkommt. Da der Prothesenschaft
durchwey einengrofRerenQuerschnithat, sind die Steifigkeitennicht vertraglich: Bei Belastung
wird die Protheseviel wenigerdeformiertals der Knochen,und der Lasttransfererfolgt an der
StelledesdichtesterKontakteszwischenhnen.Diesist die Schaftspitzegdadortdie Prothesalie
Markhohlefastvollstandigaustillt.

Einebiomechanisch®ptimierungkanndeshalldibereineAnpassungler Steifigkeit undeine
gezielteWahl der BereichehohenKontakteserfolgen.

3.3.1 Entwurfskriterien

Esist nicht moglich, bei einemprothetisierteiKnochendie gleicheSpannungserteilungwie im
natirlichenZustandherzustellenDie Einbringungvon mechanischragfahigenStrukturenwird
immerdenKnochenzu einemgewissenGradentlastenAlso mufl3durcheinegeeignetd-ormge-
bungdie Tragfahigkeit von Femurund Implantataufeinandeabgestimmiverden.

EineReduzierungyon Langeund Durchmesseist durchdie ForderungnachPrimarstabilitat
begrenzt.Hierunterist die Festigleit der ProthesegegenLageanderungind Rotationim Knochen
beiBelastungsspitzeru verstehenDie Primarstabiliitwird ameinfachsterdurchgrol3eAbmes-
sungender Prothesehemgestellt,so dal3sich die Momenteauf grol3eFlachenverteilenund eine
niedrigeKraftdichte bewirken. DiesesVorgehenstehtjedochim Widerspruchzu denbisherigen
ErkenntnissendalReine Reduktionder Implantatabmessungemr VerbesserungesBelastungs-
mustergdeskKnochenduihrt. Esmuf3ein Kompromifl3gefundenverden.

Zur weiterenVerlagerunglesLasttransfermachproximalund zur Erhdhungder Primarstabi-
litatwird die Prothesen ihrer Form geandert:

¢ Eine ReduktiondesDurchmesseram distalenSchaftendeverringertdie verkeilendeWir-
kungin diesemBereich.

¢ EinedeutlichausgepagteAnformungandenlateralenVerlaufder Kortikalis im proxima-
len Schaftbereiclbewirkt einenweiterproximalgelegenernLasttransferDieseFormgelung
wird alslaterale Schulter bezeichnefFrohling, 92].

DiesebeidenGestaltungsmerkmal@hrenzu einer Schaftformvon starker Konizitat. Abbil-
dung41 zeigtdie resultierendé-orm bei einerSchafttngevon 100 mm.
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Abbildung41: Vergleich der Formeneineskorventionellerund einesnadc biometanistienGe-
sichtpunktenoptimiertenimplantatesmit einer Lange von jeweils 100 mm. a) Konventionelles
Implantat. b) Biomedanist optimiertesdmplantat,Frontalansidit. ¢) Ansictvonlateral.
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a) b) c)
Spannung [MPa]
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Abbildung 42: Axiale Spannungsverteilung, im aufgesdnittenen FE-Modell, Frontalan-
sicht. a) Unprothetisierted=emur b) Femurmit konventionellerProthese ¢) Femurmit opti-
mierter ProtheseLange 100mm.

3.3.2 Zusammenfassungler Ergebnisse

Noch immer erfolgt die Weiterleitungder Hauptlastdurchdie ProtheseDurch Anwendungder
zuwor aufgestellterKriterien ist esgelungendie Belastungder Kortikalis weiter nachproximal
auszudehner.ateralist einegeringfigigeVerbesserungrkennbayproximalwird derAdamsche
Bogenstarker belastet.
EskannalsoalleindurchUmgestaltunglerProthesenforminterBeibehaltunglerSchafthnge
einesignifikanteVerbesserunder Femurbelastungrreichtwerden.
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4 Studie zur Entwurfsoptimierung

In diesemAbschnittsollenweitereFormvariationender biomechanischeRrothesalurchgetihrt
undim FE-Modellerprobtwerden.

Als wichtigsterParametemul3 die Schafthtngeangesehemverden,da sie dengrof3tenEin-
fluld auf die Kraftverteilunghat. NachBestimmungdesWertesmit dembestenErgebniswird als
nachstesder Minimalabstandvariiert, der bei der FormerzeugungwischenProtheseund Kor-
tikalisinnenwand eingehaltenwird. Auch hier ist dasModell mit dem jeweils bestenErgebnis
Ausgangspunkitiir die nachsteUntersuchungsreihe.

Schliel3lichwird eine Variation der Prothesenabmessungender Frontalebeneausgefihrt,
und zwar durchVerschieling desUbeiganges/on engemKontaktproximal zu groRemAbstand
distal entlangdes Schaftesauf der lateralenund der medialenSeite. Diese Beschéankungauf
die Frontalebend&annhingenommerwerden,dain dieserEbenedie grol3tenKrafte im System
auftretenunddie Effektein allenandererBetrachtungsebeneata/on dominiertwerden.

4.1 Variation der Schaftlange
Vonderletztenzuwvor untersuchte®rothesenfornausgehendoll die Langedesimplantatesiach
obenundnachuntenverandertwerden.
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Abbildung 43: Variation der Sthaftlange beim biomedanisd optimiertenimplantat.a) Lange
130mm. b) Lange 100mm. c) Lange 75 mm.
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a) b) )

Spannung [MPa]
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Abbildung 44: Axiale Spannungsverteilungy im aufgesdinittenenFE-Modell, Frontalansidt.
a) Lange 130mm. b) Lange 100mm. c) Lange 75 mm.

Die Spannungserteilungist bei der kiirzesterProtheseam Besten Jegt manwiederdasKri-
terium der physiologischerBelastungder Kortikalis an. Wie zuvor erwahnt, kann die Prothe-
senhngejedochnichtbeliebigreduzierwerden dademdie Forderungder Primarstabiliitentge-
genstehtEswird deshallfuir die folgendenModelleeineLangevon 75 mm beibehalten.
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4.2 Variation desMindestabstandes

Die folgendenModelle untersucheren Einflul3 desMindestabstandesler zwischenKortikalis
und Implantateingehalterwird, auf die sichim FE-Modell egebendeSpannungserteilung.Es
wird vom zuwvor bestenmplantatausggangenjenemmit einerSchafttngevon 75 mm. Dessen
Geometrievurdemit einemMindestabstangon 0.8 mmvonderKortikalis erzeugtZwei weitere
Modelle mit einemMindestabstangon 1.2 mmund 1.6 mmdienenzumVergleich.
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Abbildung45: Variation desMindestabstandedesimplantatessronder Kortikalis. a) Mindestab-
stand0.8 mm. b) Mindestabstand..2 mm. ¢) Mindestabstand..6 mm.
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a) b) c)
Spannung [MPa]
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Abbildung 46: Axiale Spannungsverteilung, im aufgesdnittenenModell bei versdiedenen
Mindestabsinden. a) Mindestabstand.2 mm. b) Mindestabstand..8 mm. c¢) Mindestabstand
2.4mm.

Bei dem Modell mit Mindestabstandron 2.4 mm vergrof3ernsich die Bereiche,in denen
Zugspannungeauftreten DieserWert desMindestabstandesrscheindaherzu grof3.Zwischen
denbeidenModellenmit niedrigererWertensind daggenkeinesignifikanteVeranderungn der
Spannungserteilungzu erkennen Daherwird fur die weitereUntersuchunglervorige Wert von
0.8 mm beibehalten.
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4.3 Variation der Anformung in der Frontalebene

Eine letzte FormvariantedesProthesenschaftespielt die verschiedenestellendesUbeganges
von engemKontakt zu groRemAbstandin der Frontalebenealurch.In einemModell wird die
Prothesaveiter proximal,im andererweiter distal verjungtalsin derim vorhegehenderSchritt

definiertenForm.
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Abbildung47: Variation der lateralen und medialenAnformungdesimplantatesan die Kortika-
lis. a) Verjungungproximal. b) Verjungungzential. c) Verjungungdistal.
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a) b) )
Spannung [MPa]
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Abbildung 48: Axiale Spannungsverteilungy im aufgesdinittenenFE-Modell, Frontalansidt.
a) Verjungungproximal.b) Verjungungzental. c) Verjungungdistal.

Beim Modell a) tretenauf der Implantatoberfichelateral kleine Zugspannungeauf. Diese
sind unerwiinscht.Das Modell ¢) mit distalerVerjungungzeigt eine geringeReduktionder Be-
lastungim Bereichmedial der Implantatspitze Auch diesist eine Verschlechterungegeriiber

Modell b). Insgesamsind die Anderungeraberzu gering, um dem variiertenParametereinen
groR3enEinflu zuzuordnen.
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5 Zusammenfassung

5.1 Erreichter Stand

In demvorliegendenModell wurde die Spannungssrteilungim Oberschenélknochensichtbar
gemachtUm realistischeAussagemacherzu konnenwurdedie Geometriedesknochensowie
derangrenzendeS8keletteileauseinemmedizinischerildgebendeiverfahrenextrahiertund mit
der Methodeder Finiten ElementedreidimensionahachmodelliertWeiterhinweist dasModell
realistischeMaterialeigenschatftefiir die Knochensubstarauf,indemdie Mineraldichtefiir jedes
TeilvolumendesModellsausdembildgebenderverfahrenerrechnetvurde.

WesentlichePunktderModellierungist jedochdie BeaufschlagungesModellsnicht nur mit
demresultierenderKraftvektor desHuftgelenles, sondernauchmit denresultierenderKraften
derMuskulaturausdemBereichderHufte unddesOberschendls, die als56 Zugfadenmit insge-
samt200 Ansatz-oder Umlenkpunktereingingen.Ohneein solchesBelastungsmustexaredie
Spannungsarteilungim Knochennichtfir einebiomechanisch8eurteilunggeeignet.

In verschiedenerszenarienwurde der Oberschenélknochenmit jeweils andersgeformten
Implantatenverseherund die resultierendeSpannungserteilung berechnetDiese konnte mit
der Spannungsarteilungim anatomischerZustand,dasheif3t ohne Implantat, verglichen wer-
den.Zum Vewgleichder Szenarierwurdein einerzur Frontalebeng@arallelenSchnittebenelurch
dasModell die Spannungsémponenten LangsrichtunglesOberschenélknochenslalgestellt.

Die Kraftibertragungwischenimplantatund Knochenwurdenicht als Kontaktproblenmo-
delliert, sonderreswurdevon einemfestenVerbund zwischendenbeidenK drpernausggangen.
Dies sollte dem anatomischerZustandentsprechenbei dem der Knochenauf die Implantato-
berflachefestaufgavachserist. Mit dieserEinschénkungwar esim vorliegendenModell nicht
moglich,durcheinautomatische¥erfahrendie optimaleSchafthngeeinesmplantatezubestim-
men.Diesewird durchdie ForderungnachPrimarstabiliit beschankt, dasheildt,dasimplantat
soll bei dentypischerweisauftretendemBelastungsmusterim seinerLageverbleibenohnedal?
ein festerVerlkund mit denKnochenvorliegt. AnsonsterkdnntediesesZusammenwchsemicht
stattfinden.

Bei Festlgungauf eine bestimmteSchafthngedesimplantateskonntenjedochweitere Pa-
rameterder Formgelung variiert und ihr Einfluf3 auf die Spannungserteilungstudiertwerden.
Die Resultatewarenallerdingsso wenig unterschiedlichdalR keinemder Parametereine hohe
Signifikanz zugeordneiwerdenkonnte. Wesentlichwar immer nur die Ausgangsformgie auf-
grund orthopadischerund anatomischet)berlegungenfir dasimplantatgewvahlt wurde. Damit
war insbesonderdie Aufstellung” biomechanischeRegelrf im Sinnevon Faustrgeln fur eine
biomechaniscloptimalelmplantatformgebngnicht moglich. Um einenmoglichstweit proximal
erfolgenden_asttransfevom Implantatauf den Knochenzu erzielen,kannfir die Formgehlung
einesimplantatesabergenerelfestgestelliverden:

¢ Die Prothesesollte mdglichstkurz sein,

e proximalengandenKnochenangeformtwerden,undzwar sovohl medialam Adamschen
Bogenwie auchlateralund

o distalstarkverjungtwerden,um einengrof3ererZwischenraunzur Kortikalis zu lassen.

5.2 Verbesserungsuerschlageund Ausblick

Die durchgetihrteParameterstudieur Implantatformkdnnteanhandder AnatomieweitererPro-
bandenuberpiift werden.Erst danachliel3e sich eine Aussagemachen,ob die vorgenomme-
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nen Formanderungergenerelleine biomechanisch&/erbesserungles Belastungsmustdewir-
kenodernicht. Bei einerModellierungderWechselirkung zwischenrKnochenund Implantatals
KontaktproblenkdnnteeineAussagdiberPrimarstabiliittundeineneventuellenSetzungsprozel3
der Prothesegemachtwerden.Allerdings stellt ein KontaktproblemwvesentlichhdhereAnforde-
rungenandie Modellierungder Grenzschichtindandenzu treibenderBerechnungsaufand.
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A BiomechanischeGrundlagen

Beobachtungenzum Knochernverhalten

DasmenschlicheSkelettist ein biologischesSystemund stehtwahrendder gesamterebenszeit
in Wechselvirkung mit seinerumgehung. DieseAnpassungsthigkeit ist wahrendderkindlichen
Wachstumsphasemgrof3ten pestehaberin verringertefFormauchim erwachseneZustandDie
Knochenreagierennsbesonderaufihre mechanisch8elastungssituatiodurchUmbauvorgange
in FormundDichte.Ersteingenaue¥erstindnisdieseKnochewverhaltenerlaubteineOptimie-
rungderWechselirkung zwischerKnochenund EndoprothesedurchgezielteFormgelung.

Erkenntnissedie Uibereine Beschreibing der Knochenformhinausgehenassensich durch
das Studiumvon Ausnahmesituationegewinnen. Dies ist das Knochewerhalten,wie es sich
bei VerletzungenangeboreneformabweichungergnomalerMuskelbelastungsmustederin
Wechsalvirkung mit Implantaterentwickelt.

e EinnacheinerFrakturkrummlinigzusammengegachseneKnochenwachstwiedergerade.
Bei KindernundJugendlicherneilt eineKrimmungvollstandigaus.

e Im Tierexperimentwurdeein RippenbogemurcheineZugfederernbhterBelastungausge-
setzt.Er legtean Starke und Festigleit zu.

e BeiSpastilerntritt einzusteilerSchenlkelhalswinlel (coxavalga)auf.Nacheineroperatven
Korrektur bildet sich die Anomalie erneutaus. Sie stellt anscheinendlen vom Knochen
angestrebteNormalfall fir dasbeim Spastiler vorliegendeMuskelbelastungsmustelar.

Alle genannterBeispielelassersichschlissigmit der Hypotheseerklaren,dassderKnochen
auf zusatzlicheDruckbelastundokal mit einerZunahmeder Dichte und der Abmessungemea-
giert. Dies kannauchein lokalesLangenvachstumsein,durchwelchesder Knochenwiederin
einegeradeForm wachst.Der Umkehrschlusgler Knocheniickbildungbei fehlenderBelastung
ist ebenélls belagt.

Als wichtigste Schlussfolgerungvird hierausgezogendassder Knochenin seinerFormim
Gleichgavicht mit derdurchschnittlichauftretendeBelastungsteht Aul3erdenmuisserdiein die-
serBelastungssituatioauftretendengurchBiegunghenorgerufenerZugspannungewerschwin-
denoderklein sein,daderKnochensonsiabbauunddurchdenDruckaufdergegeriiberliggenden
Seitezu einemWachstumangereizwird.

Ein biomechanischellodell kannalsovon der Knochenformausgehenduf dasBelastungs-
musterschliel3erund musseinezugspannungsarng&pannungserteilungergeben.

BiomechanischesSzenario

Fur jede Spannungsanalyse einemKaorperist eine genaueKenntnisder auf inn einwirkenden
Krafte Vorbedingunglm vorliegendenFall desOberschenglknochenseil3tdas,dassaul3erden
in denGelenlenwirkendenKraftenauchdie Krafte aller Muskeln und Banderermittelt werden
mussendieanFemurundPelvisihnrenUrsprungoderAnsatzhaberoderdaranumgelenkiverden.

Als Szenariowurde die einbeinigeStandphaseéesaufrechtenGangesgewvahlt, dain dieser
Phaseder Spitzenwerteiner typischenAlltagsbelastungssituatiovorliegt. Experimenteliwurde
die Situationunteranderenvon [Bergmann,93] untersucht.
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B Grundlagen der Endoprothetik

Schonin der erstenHalfte diesesJahrhundertsvurdenVersucheunternommengie Beweglich-
keit von Huftgelenlen,die durchschmerzhaft&rkrankungenmmmobilisiertwurden,unterAus-
tauschder GelenkfbichengegenFremdmaterialiewiederherzustellen.

Einsatzgebiet

Die WiederherstellungerBeweglichkeit einesGelenkeswird notwendigwenndie Gelenkfachen
oderdie gelenknaheskeletteilezersbrt werdenoderdurchFormveranderunghre mechanischen
Aufgabennicht mehrwahrnehmerkonnen.DieseZersbrungenwerdenmeistdurch Erkrankun-
genverursachtseltensind Gelenlersatzoperationelje durchGewalteinwirkungbei einemuUn-
fall notwendigwerden. TypischerweisaverdenFunktionssbrungendurch Fehl- und Uberbela-
stungerhenorgerufenoderdurchNormalbelastungon erkrankterSkeletteilenverstrkt. Sietre-
tenim hoherenLebensaltezunehmendauf. An ersterStellesind hier arthritischeErkrankungen
zu nennenpei denender Gelenkknorpekersbrt wird, danachrheumatischderkrankungerund
Gelenkdysplasiefierformungen).

ForderndeFaktorenvon Gelenlerkrankungersind zum Beispielzu eiweil3reicheErnahrung,
Ubegewicht und BewegungsarmutDie zunehmendé&/erbreitungdiesersogenannteivilisati-
onskrankheitemewirkt zusammemit der gestiggenenLebensenartungeinenwachsendeBe-
darf an kiinstlichenGelenlen. Als wichtigste betrofene Gelenle sind hier Hufte und Knie zu
nennengdabeiihrer Fehlfunktiondie Gehfahigkeit der betrofenenPersonerbeeintachtigtwird
oderganzverlorengehtyaseinewesentlicheEinschénkungder Lebensqualit darstellt.Es be-
stehtdaherBedarfaneinerzuverlassigenleistungséhigendabeiaberpreiswerterEndoprothetik.

Stand der Endoprothetik

Beim totalenHuftgelenlersatzwerdendie beidendasGelenkformulierenderkKnochenteilwei-
seentferntund durchKunstmaterialierersetztIn der GelenkpannedesHuftknochenswird eine
KunststofkappeangebrachtDer Oberschen&lknochenwird gelenknahabgetrenntausgebhlt
und mit einemMetallimplantatversehenDie Gelenkkugeldesimplantateshateinengenormten
Durchmessemelchergeringeralsder natirliche Femurlopf ist. Dieswird durchdie Kunststof-
kappeausgeglichen,welcheauf die Patientengeometriabgestimmtvird.
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Abbildung49: Zur Anatomieder Hufte a) Frontalansitit von Huftknothenund Oberschenlel-
knohen(Femur) b) Aufscnitt desFemur c) TotalersatzdesGelenkes
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VerwendeteMaterialien

Die Materialforschungn derEndoprothetikversuchtie Biokompatibilitat, Festigleit, Verschleif3-
armutund ErmidungsfreiheitlerverwendetemVerkstofe zu optimieren Diesergibt sichausder
Forderungnachimplantatendie keine Abstol3ungsreaktiodesumgebendeievebeshenorru-
fen odertoxischwirken, die den geforderterBewegungsablaumillionenmal ausfihrenkdnnen
undwahrendihrer Verweildauemicht mechanisclversagengdasheif3tbrechenodersich verfor-
men.

Im Bereichder Huftendoprothetikstellt sich fir denin dasFemurimplantiertenProthesen-
schaftzusatzlich dasProblemeinesmit dem KnochenvertraglichenBiegeverhaltensbei Bela-
stung.Sie laltsich durchWahl einesMaterialsmit geeignetenklastizidttsmoduleinstellen Al-
lerdingshabenin dieserRichtungunternommené&xperimentekeineklarenResultatesrbracht.

DerzeitigerStandsind Prothesenséifte auseiner Titanlegierung(TA6V). Sie verhaltensich
in derbiologischenUmgelungvollkommeninert, besitzereinehoheFestigleit und Ermidungs-
freiheitunderweisersichin derPraxisalsbessegeeignetls SchafteausStahl,dereinenhtheren
Elastiziittsmoduhat.

Der Schaftwird mit HydroxylapatitbeschichtetDieseCalziumminerabildetauchdie Grund-
substanzlesknochensHierdurchermoglicht manein festesZusammenwachservon Schaftund
Kortikalis.

Der Prothesenschaftvird mit einemKonusin der Gelenkkugelveranlert. Diesewird aus
StahloderKeramikhemgestelltund hatmit 32 mm einengeringererDurchmesseals dasnaiirli-
che Vorbild. In den so geschdienenZwischenraumwird eine Kunststofkappevon geeigneter
GroRReeingesetztind mit Schraubenn der Gelenkpanneveranlert. Die Innenficheder Kappe
ist mit Teflon beschichtetDie Korperflissigleitensomgenfir eineausreichend&chmierungder
kuinstlichenGelenkfachen.

Knocherverhalten nach Implantation

Als unmittelbareReaktionauf die Implantationbautdasumgebend&nochengarebezunachstab
und weichtvon demFremdlorper zuriick [Smolinsky, 93]. Ein Wiederaufbawerfolgt nur bei ei-
nemausreichendemechanischeReizdesknochensln diesemFall fullt erdenRaumzwischen
Kortikalis und Protheseauf undkannmit der Prothesezerwachsen.
Fehltdermechanisch&eiz,soatrophieriderKnochendasheil3t,erverliert DichteundStarke.
Die FortsetzunglieserEntwicklungiibermehrerelahrefiihrt zu einemStabilitats\erlustder Pro-
theseund machtderenAustausclgegenein Implantatmit groRerenrAbmessungeerforderlich.
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C EDV-Ausstattung

Programme

Zur Erzeugungund VerarbeitungdesFiniten-Element-Modellsvurde das FE-Berechnungspro-
grammANSYs Rev. 5.0 der Firma SwansonAnalysisinc. eingesetztAlle Abbildungen,die das
Finite-Elemente-ModelllesFemurzeigenwurdenin der Datenaufbereitung®derin derDaten-
auswertungsstufeon ANSY s angefertigundmit einemHilfsprogrammin Postscripkonvertiert,
sodal3siein die vorliegendeArbeit eingelundenwurden.

Die Programmezur Aufbereitungder Datenvon der Computertomographieum FE-Modell
wurdenim RahmerdieserArbeit entwickelt. Siesindin C++geschriebenndverwenderX11/Motif
undGL. Die Programmentwicklungrfolgtemit demGNU C/C++- Compilergcc 2.6.3undGNU
Deluggergdb 4.9 aufIRIX saowvie demSunC/C++Developmentit 3.0.1auf Solaris.

DieseArbeit wurde mit IATEX gesetztmit xdvi am Bildschirm bearbeiteund mit dvi ps zu
Papier gebracht.Diese Programmewurdenaus der DANTE-TEX-Distribution entnommenDie
Zeichnungerund Diagrammewurdenerstelltmit Micrografx Designer4.0und 4.1, GNU xfi g
undgnupl ot .

Rechnerund Einsatzbereich

Im LaufedieserArbeit wurdendie folgendenRechnerringesetzt:

e Dreidimensionalé&rafikmodellierungufeinerSiliconGraphicéndigo Workstationmit Si-
liconGraphicssraphicd.anguagdGL). Daten:MipPs R300032 Bit Prozessomit 33 MHz,
48 MB Hauptspeicher2.3 GB Plattenkapazitt. BetriebssystemiRIX 4.0.5F graphische
BenutzeroberficheX11/Motif.

e Aufbereitungder Modellierungsdatezu Eingabedateiefir die FE-Berechnunguf einer
SunWorkstation5. Auf dieserMaschinewurde aul3erdendie vorliegendeArbeit erstellt,
dadie graphischéberfch®isplay Postscriptbeherrschtinddamitunterxdvi eingelun-
denePostscipt-Abbildungedarstellerkann.Daten:32 Bit SFARC Prozessomit 50 MHz,
32 MB Hauptspeicheunter SUN Solaris2.4, graphischeBenutzeroberfiche OpenWhn-
dows.

e FE-Berechnungit ANSY s aufPersonaComputemit 133MHz PentiumProzessqi64 MB
Hauptspeicheund 1 GB Plattenkapaz#t unterMicrosoft Windows NT 3.51.
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D Begriffserklarungen
Medizinisch-anatomischeBezeichnungen
AdamscherBogen sieheCalcar

Atr ophie Abbauprozes®iner anatomischerstruktur zum Beispiel Dichteverlust eines Kno-
chens.

Calcar KorperinnereSeitederBiegungdesOberschendlknochenzumHyuftgelenkhin. Hier hat
dasFemurseinegrofRteWandsarke und Dichte.

Diaphyse Die gesamt&KnochenvandalstragendeStruktur
Hypertr ophie UbernormaleZunahmeeineranatomischeStruktur
Kortikalis Knochenvand,besonderausgepigtbei einemRohrenknochen.

Spongiosa SchwvammartigaufgebauteMineralgeflechtim Knocheninnernhpesonderausgepagt
in derNahederGelenle.

Tibia Wadenbein.

Richtungsbezeichnungen

coxal In RichtungzumHuftgelenkhin.

dorsal Auf derKorperiickseite.

ventral Auf derKorpenorderseite.

medial Zur Symmetrieebeni derKorpermittehin.
kranial In RichtungzumKopf hin.

kaudal In RichtungzudenFufzenhin.

lateral Von der Symmetrieebenkinwegweisend.
proximal Auf einerExtremittin RichtungzumKaorperhin.

distal Auf einerExtremittin Richtungvom Korperweg.

Korperebenen

Medialebene Die Symmetrieebeni derKorpermitte.
Transversalebene SchneidetlenKorperin Scheibersenkrechizur Kérperngsachse.

Frontalebene Entsprichtder Bildebenebei Vorderansicht.
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Mathematisch-PhysikalischeBegriffe

E-Modul DerYouNnGscheElastizitatsmoduist eineMal3zahlfiir die elastisché/erformungsfe-
stigkeit einesMaterialsbei mechanischeBelastungDie physikalischeEinheitist Pascal:
1Pa= 1N/m?, 1IMPa= 1N/mmn?. Der E-Modul von Gummiist etwa 1 MPa, dervon Stahl
21000 MPa.

isotrop VonderRaumrichtungunablangigeEigenschaftGegenbeispielHolz ist anisotrop.

kartesischesK oordinatensystem Ein Koordinatensystemnit geradlinigerundaufeinandesenk-
rechtstehende\chsen.

Polygon Mengevon Punktenyon deneneweils einermit demnachsterdurcheinegerade.inie
verkundenist. Ist auchder letzte Punktwieder mit demErstenverkunden,so sprichtman
von einemgesdlossenerPolygon.Beispiele:SechseckJrapez.

Spannung Im RahmerdieserArbeitist mit Spannunglie mechanischBelastungeinesFestlorpers
unterKrafteinwirkunggemeint.Positve SpannungswertbezeichnerZugbelastungnega-
tive DruckbelastungDie Spannungvird ebenéllsin Pascalangegeben.

SpannungstensorFeldaus3 mal 3 Werten,dasdie mechanisch&pannungn Abhangigleit von
derRaumrichtungoeschreibt.

von-Mises-SpannungUmrechnundestimmteKomponentelesSpannungstensoirseineGrof3e,
dieimmerpositv istundsichalsMaR3fir die GesamtbelasturgjnesK orperseignet.Formel
siehel?.

DaternverarbeitungstechnischeBegriffe

Pixel (Picture Element)Bildpunkt, kleinstesElementeinesComputerbildesmeistquadratisch.
Voxel (MolumeElementkleinstesElementeinesdreidimensionalergiskretenDatensatzes.

Spline engl.fur Lineal,beschreibtin Interpolationserfahrenzur BerechnungyekiimmterLini-
enauswenigenStitzpunkten.
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