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Zusammenfassung

Die folgende Arbeit untersucht mittels Simulationen postulierte Einflussgrof3en auf
dehnungsinduzierte Knochenumbauprozesse an den unteren Extremitaten. Dabei
liegt der Schwerpunkt in der Betrachtung von Optimierungsalgorithmen zu inver-
sen Berechnung von Muskel- und Gelenkkrafte. Die Motivation hierfur ist, dass
bisher publizierte Berechnungsergebnisse von femoralen Beanspruchungen auf
Basis invers-dynamisch bestimmter Muskelkrafte zum Teil ungewohnlich hohe
Biegespannungen im diaphysaren Femur aufweisen. Als Grund hierfur wird mit
Bezug auf die Hypothesen des Wolffschen Transformationsgesetzes, der Entwick-
lungsmechanik der Organismen von Roux und der Mechanostat-Theorie von Frost
eine nicht adaquate Berlcksichtigung mechano-biologischer Zusammenhange
zwischen Knochen- und Muskelmasse postuliert. Unter Nutzung neuer Erkennt-
nisse aus klinischen Studien erfolgt die Prufung folgender Hypothese:
»Muskelkrafte an den unteren Extremitaten wirken derart, dass Biegebean-
spruchungen im diaphysaren Bereich der Femora minimiert werden und vor-
rangig Druckkrafte entstehen®.

Die mathematische Abbildung der Hypothese erfolgt durch eine Erweiterung
etablierter Optimierungsalgorithmen. Das Modell von Knochen und Muskeln der
unteren Extremitaten sowie die Finite-Elemente-Modelle (FEM) basieren auf
magnetresonanztomographische Daten eines gesunden mannlichen Probanden.
In einem Ganglabor erhobene Positionsdaten und Bodenreaktionskrafte liefern
Randbedingungen.

Fir drei charakteristische Zeitpunkte eines Gangzyklus wird gezeigt, dass die
berechneten Muskelkrafte die postulierte Hypothese stltzen und positive Assozi-
ationen mit elektromyographischen Messdaten bestehen. Die resultierenden
Huftgelenkkrafte betragen das 1,2- bis 3,2-fache des Korpergewichts und sind
damit quantitativ vergleichbar mit publizierten Messwerten instrumentierter HUft-
prothesen.

Die finale Untersuchung moglicher ossarer Transformationen am Berechnungs-
modell des gesunden Femur und am Modell mit Hiftimplantat erfolgt mit Referenz
zur dritten Hauptdehnung. Ergebnisse der FE-Berechnungen zeigen im Gegen-
satz zu den bisherigen Optimierungsstrategien, dass zu Beginn der mittleren
Standphase und am Ende der terminalen Standphase Uberwiegend weder
Knochenauf- noch -abbau stattfindet. Die Simulation des FE-Modells Femur mit
Huftprothese erlaubt Rickschlisse auf das bekannte Phanomen des ,Stress
Shielding®.

VI



Abstract

This report systematically investigates the influence factors decisive in simulation
of strain induced bone remodeling at the lower extremities. The main focus is on
the analysis of optimization algorithms, which calculate muscle and joint forces
due to a given movement inversely. This focus is necessary because solutions of
femoral stress and strain simulations published so far, which apply inversely cal-
culated muscle forces, show bending deformations.

We state, that the current procedures do not adequately take into account findings
about muscle and bone interactions which also can be found in the principles of
Wolff's Law, development of organisms by Roux, and mechanostat theory by
Frost.

In reference to current clinical findings we analyze the hypothesis:

“Muscle forces on the lower extremities exert an influence on bone in such
a way, that bending deformation in the femoral diaphysis is minimized and
mainly pressure force is induced”.

The implementation of the hypothesis is realized through the expansion of estab-
lished optimization algorithms. A body model of the lower extremities and finite
element (FE) models are derived from magnetic resonance images of a healthy
male subject. A data set collected in a gait lab including position information from
the extremities and ground reaction forces serving as framework. For three rele-
vant positions during a normal gait cycle we demonstrate, that muscle activation
patterns fit to the hypothesis. In addition a positive association between measured
data from electromyographic surface sensors and computed muscle forces does
exist. Resulting hip forces are between 1,2 and 3,2 times body weight, and are
quantitatively comparable to previously cited experimental results from instru-
mented hip prostheses.

The final investigation on possible change of bone mas based on the third principal
stress is conducted via an FE model of a healthy Femur and a model with a virtu-
ally implanted hip endoprosthesis.

In contrast to the established optimization strategies the simulation results for the
healthy Femur show that no change of bone mass would occur at the beginning
of mid stand phase as well as the end of terminal stand phase. The simulations of
the situation with hip implant demonstrate phenomena of “stress shielding” at the
femoral calcar region.
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1 EinflussgroBen in der Simulation von Knochenumbau

1.1 Vorteile und Nutzen kontinuumsmechanischer Simulationen von

kraftinduzierten Knochenumbauvorgangen

Die Weiterentwicklung von Hard- und Software erlaubt es, in computerbasierten
Berechnungen immer mehr Details, wie z.B. filigrane knécherne Strukturen, zu
berticksichtigen. Vor zwanzig Jahren benétigte die Datenubertragung von DMS-
Messungen auf einen Computer 15 Minuten. Zur Generierung von Finite-Ele-
mente-Modellen, basierend auf computertomographischen (CT) Aufnahmen, fan-
den vornehmlich selbst entwickelte Computerprogramme Verwendung
(SCHMITT 1997; ALTER 1996). Heute ist eine (quasi-)sofortige Betrachtung der
Ergebnisse von Dehnungsmessungen am Computer moéglich, und kommerzielle
Softwareprodukte wie Mimics®, Amira® und ScanlP™ (Simpleware Ltd.) erlauben
hochwertige Geometrierekonstruktionen auf Basis radiologischer Daten. Dabei
hat sich die Finite-Element-Methode (FEM) in der Industrie zu einer etablierten
Vorgehensweise entwickelt, um friihzeitig Konstruktionsanpassungen auf Basis
von Simulationsergebnissen wie Beanspruchungsverteilungen in Bauteilen vorzu-
nehmen (MULLER ET AL. 2002).

Aufgrund von personenspezifischen und damit hochst individuellen Parametern,
welche Simulationsergebnisse massiv beeinflussen (DAOET AL. 2012; HAINISCHET
AL. 2012), finden aber computerunterstitzte Analysen wie Knochenumbaupro-
zesse bei Implantaten in der klinischen Routine kaum Anwendung. Daher werden
auch heute noch zumeist generische Korpermodelle zur Optimierung von Bewe-
gungsablaufen eingesetzt. Bekannte korrelative Zusammenhange wie z.B. zwi-
schen der femoralen Gesamtlange und der femoralen diaphysaren Dicke kdnnten
durch geeignete Parameterdefinitionen in generische Modelle abgebildet werden.
Jedoch erschweren individuell variierende anthropometrische Daten (DUMAS ET
AL. 2007) sowie das komplexe, haufig nichtlineare Verhalten von Material und
Struktur menschlicher Gewebe (HELGASON ET AL. 2008A) die Ausbildung standar-

disierter Vorgehensweisen.



Eine grole Chance der Implementierung verifizierter Simulationsmethoden mit
Nutzung von Individualdaten im klinischen Alltag liegt in der systematischen Be-
schreibung der Varianten ossaren Integrationsverhaltens von Prothesen (LUTZ ET
AL. 2008; SzweDOWSKI ET AL. 2012). Durch eine solche Vorgehensweise entsteht
ein Handlungswerkzeug, das zunachst aufwandig implementiert werden muss,
jedoch anschlielend die Variation von Parametern erlaubt und somit weiterge-
hende Kenntnisse Uber innere Kraftflusse und knécherne Umbauvorgange schafft,
und auf Basis des erarbeiteten Gesamtwissens auch auf die Patientensituation
abzubilden vermag. Das im Folgenden schrittweise und logisch entwickelte
Mensch-Modell kann unter Anwendung ebenfalls neu entwickelter Optimierungs-
kriterien Muskelkrafte berechnen, die eine weitgehend homogene Beanspru-
chungsverteilung im femoralen Schaftbereich erzeugen. Des Weiteren ist die Vor-
hersage der vom Muskelsystem bendtigten Gesamtkraft moglich.

Nach einer Prothesenversorgung kdnnen das Gelenkzentrum und konsekutiv auf-
grund eines neuen Antetorsionswinkels die Beinstellung variieren. Dieses Phano-
men verandert die Abstande von Ansatz und Ursprung der Muskeln zu den Ge-
lenkzentren. Die hierdurch neu entstandenen Hebelverhaltnisse fihren zu
Anderungen der Muskelkrafte. Diese Veranderungen kdénnen ebenfalls mit dem

erarbeiteten Modell berechnet werden.

1.2 Biomechanische Berechnungsmodelle der Femora

Julius Wolff verodffentliche 1892 ,Das Gesetz der Transformation der Knochen®
(WoLFF 1892). Er beschrieb den wesentlichen Einfluss mechanischer Inanspruch-
nahme auf die Umwandlung der inneren und aul3eren Knochenform. Die bei der
Bewegung auftretenden Muskel- und Gelenkkrafte sind demnach wichtige Ein-
flussfaktoren auf die Knochenbildung (Osteogenese). Eine Messung der Kraftent-
wicklung einzelner Muskeln ist mit den bis dato verfligbaren Methoden ethisch
nicht vertretbar. So sind Modelle unterschiedlicher Komplexitat entstanden, um
diese Krafte zu berechnen und bestehende Knochenformen sowie Krankheitsbil-
der zu erklaren. Abb. 1.1 bis Abb. 1.2 zeigen Betrachtungsweisen in der geschicht-
lichen Entwicklung. Die betonten Modellparameter der betrachteten Literatur und

die daraus resultierenden Ergebnisse im Vergleich mit der Ergebnisglte geben



wichtige Hinweise auf zu berlcksichtigende Randbedingungen fur weiterfuhrende
Arbeiten.

Abb. 1.1 stellt ein Modell fur das Femur dar, welches Wolff und Culmann analog
,ZU einem an der Basis eingemauerten Krahn“ entwickelten (WoOLFF 1892). Die
Einspannung des Femurschaftes erfolgt auf der Strecke A bis B.

Die mit D gekennzeichneten Krafte reprasentieren die Belastung der Hiifte. Eine
mogliche Biegebeanspruchung ,im Inneren” resultiert, bei welcher eine Druckzone

medial und eine Zugzone lateral zu finden sind.

Abb. 1.1: Biegespannungen im Abb. 1.2: Lage- ulnd Krafteplan
Schenkelhals nach Wolff und nach Pauwels (PAUWELS 1973)
Cullmann (WOLFF 1892)

WeiterfUhrende Beanspruchungsanalysen des coxalen Femur erfolgten durch
Pauwels. Er berechnete auf Basis vereinfachter geometrischer Rekonstruktionen
des menschlichen Korpers die ,unbekannten“ und subjektspezifischen Muskel-
und Gelenkkrafte. Abb. 1.2 (als Ergebnis der Arbeiten von Pauwels 1935 bis 1940,
zusammenfassend dargestellt in PAUWELS 1973) stellt die Ergebnisse einer sol-
chen Berechnung dar. Die Huftreaktionskraft R ist die resultierende Lagerreaktion
zwischen Huftgelenkkopf und -pfanne, welche im Seileckverfahren zeichnerisch
aus einer Kraft K (die anteilige Gewichtskraft des Korpers ohne das Standbein)
und einer Muskelkraft M der Abduktoren ermittelt wird.

Die vertikale Wirkungslinie der Kraft K verlauft durch Ss (Lage des Korperschwer-
punktes in der betrachteten Belastungssituation) und induziert in Punkt 0 aufgrund

des Abstandes zum femoralen Rotationszentrum des Standbeins eine Rotation
3



des Beckens. Die Wirkungslinie von K ist auf der dem Standbein gegenuber lie-

genden Kaorperhalfte zu finden.
Dieses Modell ermdglicht eine erste Abschatzung der
bei dem in Abb. 1.3 malistablich dargestellten Model

Huftreaktionskraft R, welche

| fir den Einbeinstand eines

»,gesunden Menschen® etwa das Dreifache des Kérpergewichts betragt.

Uberpriifung von 1,
durch Riickrechnung

_Fss ’ 155

FSB .

_ —(468,5N-50mm) -
B 107,3N

Iy, =—218mm S

- Widerspruch
S, liegt aulierhalb

des Standbeins

Jirkungslinie der
:Gesamtmasse - -

¢ i e
i} i [

Abb. 1.3: Darlegung der Widerspruchlichkeit des postulierten Verlaufs der Wirkungslinie

von S, im geénderten Modell nach Pauwels (PAUWELS 1973)

Wichtig fur die weitere mechanische Untersuchung von Beanspruchungen in Be-

cken und Femur ist, dass bei dieser mechanischen Modellbetrachtung

bereits hohe Biegebeanspruchungen in das Femur induziert werden. Des Weite-

ren ist die resultierende Huftkraft R aus dem Modell von Pauwels im Vergleich zu

In vivo gemessenen Huftreaktionskraften zu hoch. Messwerte von instrumentier-

ten Prothesen (BRANDET AL. 1994; BERGMANN ET AL. 2001) weisen im Einbeinstand

etwa das 24-fache und bei der mittleren Standphase des Gangzyklus

etwa das 1,6 bis 2-fache des Korpergewichts aus.
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Abb. 1.4: Freischnitt am Modell nach Pauwels. Die anatomischen Daten des Femur-Quer-
schnittes stammen von einer gesunden mannlichen Person (29 Jahre, 1,75 m, 68,6 kg). Der
E-Modul-Wert orientiert sich an Burstein (BURSTEIN ET AL. 1976)

Der in Abb. 1.4 ersichtliche Freischnitt im diaphysaren Bereich des Femur unter-
sucht das Postulat moglicher hoher Biegebeanspruchungen. Dabei werden die
Krafte und geometrischen Dimensionen aus Abb. 1.2 (K =47,76 kg) ubernom-
men. Der Querschnitt wird vereinfacht als Kreis angenommen und basiert auf ge-
ometrischen Vermessungen radiologischer Aufnahmen eines gesunden Proban-
den (Alter 29 Jahre, Korperhohe 175 cm, Kdrpermasse 68,6 kg, siehe auch
Kapitel 3.2). Berechnete Biegedehnungen dieses einfachen Belastungsmodells
betragen ¢ = £ 2.581 p flr die auliere kortikale Randschicht des Femur. Die Deh-
nung stellt dabei den Langenunterschied einer geradlinigen Verbindung dar und

wird aufgrund der Einheit E als dimensionslos angesehen. Zur besseren Veran-
schaulichung findet die Darstellung in Mikrodehnungen ,u“ = % statt. Der Normal-

dehnungsanteil mit € =- 73 p in Langsrichtung der femoralen Schaftachse ist im
Vergleich hierzu vernachlassigbar. Auch im Vergleich mit /n vivo-Dehnungsmes-
sungen ware eine solche Biegedehnung zu hoch. Veroéffentlichte Daten verweisen
auf maximale Dehnungen von betragsmaRig ¢ = £700 y wahrend des normalen
Gehens. Die Messungen erfolgten an der Tibia bei gesunden Probanden (LANYON
ETAL. 1975; BURRET AL. 1996; MILGROM ET AL. 2000). Nach der Einteilung von Ha-
rald Frost (FROST 1997A, 19978, 2004) wirden ¢ = 2.581 p bereits zu Materialan-
bau fuhren und lagen sogar nahe der Grenze von ¢ = 3.000 y, ab welcher Mikro-

briiche entstiinden.



Zwei Ursachen fuhren zu den exemplarisch aufgefuhrten hohen Biegebeanspru-
chungen. Zum einen die angenommene Wirkungslinie, in welcher die Teilmasse
des Oberkodrpers sowie das Schwungbein wirken, und zum anderen ein sehr ein-
faches Muskelmodell mit nur einem Muskel, der die Wirkung der Mm. gluteus mi-
nimus und medius zusammenfassen soll.

In Abb. 1.3 wird der postulierte Wirkungslinienverlauf des Teilmassenschwer-
punkts Ss (Gesamtmasse ohne Standbein) Uberpruft. Dieser wurde von Pauwels
nach Daten von Braune und Fischer (BRAUNE ET AL. 1890; FISCHER 1899) berech-
net. Es wird anhand der postulierten Wirkungslinie durch Ss der resultierende Ort
der Teilmasse des Standbeins Ssg berechnet. Aus der Annahme eines Einbein-
standes resultiert, dass die Lagerung A der Gesamtmasse im Bereich kurz unter-
halb des Sprunggelenks ist. Bei einem Gesamtgewicht des Probanden von
58,70 kg und der verwendeten anthropometrischen Masseverteilung (BRAUNE ET
AL. 1890; S.629) entfallen 81,36 % auf die Teilmasse Ss (47,76 kg) und 18,64 %
(10,94 kg) auf das Standbein. Der gegebene Abstand 15 wird graphisch ermittelt

und beschreibt die horizontale Weglange des Auflagerpunktes A bis zur Wirkungs-

linie Fss. Die Vektoren FSB und ﬁSS reprasentieren das anteilige Gewicht der Teil-
massen des Standbeins und des Restkorpers. Die Ruckrechnung auf die zu Uber-
prufende horizontale Weglange g zeigt, dass die Masse des Standbeins Sgp ki)
mehr als 218 mm nach lateral vom Sprunggelenk entfernt sein musste, damit ein
Momentengeichgewicht gegeben ist. Der Massenschwerpunkt des Standbeins Ssg
ware somit deutlich auRerhalb der dargestellten Kontur des Menschen. Anhang A
zeigt eine korrigierte Darstellung nach Daten von Fischer (FISCHER 1899; erster
Versuch in Position 16). In Kapitel 3.3 wird anhand des individuell erstellten Képe-
rmodells der Einbeinstand weiter untersucht.

Die zweite Ursache flr die von verfligbaren biomechanischen Modellen vorherge-
sagten, schon in der Standphase hohen Beanspruchungen resultiert aus der Ver-
nachlassigung der Wirkungen von Muskeln und Sehnen, welche die Biegung im
femoralen Schaft reduzieren. Unter Anwendung spannungsoptischer Untersu-
chungen an kinstlichen Femora (ROHLMANN ET AL. 1981; HUGGLER ET AL. 1983) ist
hierzu bereits ein empirischer Nachweis erbracht worden. Dabei reduziert

eine adaquate Berucksichtigung von Tractus iliotibialis und M. tensor fascie latae

6



die Biegung im femoralen Schaft. Das Modell von Mdser (MOSER ET AL. 1987) in
Abb. 1.5 (a) dient zur Uberprifung der Auswirkungen zusétzlich aktiver Muskel-
und Sehnenanteile zur Reduktion von Biegedehnungen mittels analytischer Be-
rechnungen. Abb. 1.5 (b) (HEIMKES ET AL. 1993; HEIMKES ET AL. 1995) verdeutlicht
die Untersuchungen des Padiaters Heimkes bezlglich der Krafte am kindlichen
Huftgelenk. Hier wird die zusatzliche Kraft Mfsc stellvertretend fur Tractus ilitobia-
lis, M. tensor fascie latae und M. gluteus maximus verwendet.

Die resultierende Kraft aus Mfsc sowie Mm. gluteus minimus und medius belastet
die Trochanterapophyse auf Druck. Dieser Druck erzeugt den fir die Wachstums-
richtung wichtigen Stimulus. Die resultierende Kraft im Huftgelenk betragt jedoch
wie bei Pauwels Uber das Dreifache des Korpergewichts. Beide Modelle nach
Pauwels und Heimkes konnten jedoch erfolgreich Phanomene wie die Entstehung
der erhdohten Mineraldichte und Zuggurtung im Pfannendach (,Courcil”, lokale
Knochenverdichtung am Acetabulum), Varisierung des Caput femoris im Wachs-

tum oder Druckbelastungen der Apophysenfuge des Trochanter maior erklaren.

Crista iliaca

| Korpergewicht
1

L'g-'llolumbal,”o, Wirbelsaule -
(Promontorium) \* M

Os ilium

.5b

Biomechanik
des Einbeinstandes

\ (a) (b)

Abb. 1.5: (a) Berechnung der Huftreaktionskraft nach Moser (MOSER ET AL. 1987)
(b) Berechnung der Huftreaktionskraft nach Heimkes (HEIMKES ET AL. 1995)

Eine weitere Analyse der auftretenden Beanspruchungen im Huftbereich erfolgt
mittels FEM. Die Aussagekraft der Berechnungsergebnisse steht dabei auch hier
in direkter Abhangigkeit zu den Randbedingungen (angenommene Muskelkrafte

und Lagerungen) sowie den implementierten Materialmodellen.
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Unabhéangig von der Dimension (2D, 3D) des mechanischen Modelles besteht das
bereits aufgefihrte Problem der Uberbestimmtheit durch Muskelkréfte.
Inverse Berechnungsverfahren unter Anwendung von Optimierungsalgorithmen
erlauben es, die Krafte aus kinematischen und kinetischen Gréfen von Mehrkor-
permodellen zu berechnen. Dabei wahlen diese Optimierungsalgorithmen nach
einem Minimierungs- oder Maximierungsprinzip Muskelkrafte aus, wobei vorgege-
bene Gleichgewichtsbedingungen sowie Ungleichungsbedingungen wie z.B.
Kraftbeschrankungen von Muskeln, basierend auf dem physiologischen Quer-
schnitt, als Nebenbedingungen zu erflillen sind.

Einige Veroffentlichungen von Savvidis, Polgar und Scharer (SAVVIDISET AL. 1991;
POLGAR ET AL. 2003; SCHARER 2005) untersuchen mittels FE-Modellen die femo-
ralen Beanspruchungen unter Anwendung unterschiedlicher Muskelmodelle.
Dabei finden auch Uber Optimierungsalgorithmen berechnete Muskelkrafte Ver-
wendung. Die Validierung der Simulationsmodelle erfolgt haufig uber In vitro-Ver-
suche oder an Femora aus Materialien wie Kunststoff. Durch den Abgleich von
Ergebnissen wie Verschiebungen, Dehnungen und Spannungen erfolgt die Qua-
litatsbestimmung von Randbedingungen und Materialmodellen der Simulationen
(CRISTOFOLINI ET AL. 2009; DECKING ET AL. 2006).

Der Vergleich der Ergebnisse zwischen dem Pauwels-Modell, den Simulations-
modellen und den Validierungsarbeiten verdeutlicht das Vorherrschen eines do-
minanten Biegebeanspruchungsmusters im Femur. Die Druckseite befindet sich
dabei meist auf der medialen Seite. Naturlich kann es Belastungsfalle in der Lo-
komotion geben, durch welche das Femur Biegebeanspruchung erfahrt. Jedoch
sind die veroffentlichten Werte mit quantitativ benannten Dehnungen von etwa
€ =1800 p bis etwa ¢ =£1.900 yp im Vergleich zu den bereits aufgefuhrten In
vivo-Dehnungsmessungen zwischen ¢ = +300 y und £ = £700 p in einem norma-
len Gangzyklus zu hoch.

Aufgrund dieser Ergebnisse wird deduziert, dass Verfahrensweisen zur inversen
Muskelkraftberechnung, welche die ossaren Beanspruchungen vernachlassigen,
uber falsch® Muskelkrafte zur Pradiktion erhohter ossarer Biegebeanspruchungen
fuhren konnen. Aufgrund fehlender Parameter in den Optimierungsalgorithmen



wird implizit eine ,unendliche” Knochenfestigkeit oder ein ,unendliches” Material-
volumen vorausgesetzt. Doch bereits Roux postulierte 1895 in ,Gesammelte Ab-
handlungen uber Entwicklungsmechanik der Organismen® (Roux 1895, S. 681),
angestrebte ossare Festigkeiten wirden mit einem Minimum an Material realisiert.
Regelgrofien fur die Materialverteilung (S. 812) sind flr Roux die Beanspruchun-
gen (Druck- resp. Zugspannungen).

Erst die Dissertation von Krieg (KRIEG 1996) und eine Veroffentlichung von Sver-
dlova (SVERDLOVA ET AL. 2010) folgen dem Prinzip ,Minimum an Material“ durch
die Vermeidung von Biegung. Krieg konnte unter Nutzung der Methode der evo-
lutiven Optimierung fir den Pauwelschen Einbeinstand Berechnungen durchfih-
ren, die abbilden, dass Muskelkrafte minimale Biegebelastungen in die femorale
Schaftachse induzieren. Das verwendete Datenmaterial sowie die nicht genauer
aufgeflihrte Systematik der Modellerstellung basieren jedoch nicht auf einem de-
terministischen Ansatz. Zusatzlich fehlt eine eindeutige Begrindung fir die postu-
lierte Hypothese der Biegeminimierung, eine Erlauterung wichtiger Limitationen
wie die Vernachlassigung von Torsionseffekten in der Optimierung und damit ein-
hergehende Beanspruchungen auf das Femur. Die vorliegende Arbeit fuhrt diese
Punkte auf und erweitert das Lastkollektiv des Einbeinstandes durch die Betrach-
tung eines normalen Gangzyklus. Zusatzlich findet eine genauere Strukturanalyse
auf Basis der berechneten Muskelkrafte wie in (PUsseL 2000) statt. Elektromyo-
graphischen Daten dienen als weiteres Werkzeug in der Verifikation der resultie-
renden Muskelkrafte.

Die Veroffentlichung von Sverdlova (SVERDLOVA ET AL. 2010) unterstutzt den hier
vertretenden Ansatz der Biegeminimierung. Das Datenmaterial fur die Modellge-
nerierung stammte aus unterschiedlichen Quellen. Der mehrstufige Prozess der
Biegeminimierung wird mathematisch nicht naher beschrieben und beschrankte
sich auf Muskeln mit Ansatz oder Ursprung am Femur. Diese Vorgehensweise
fuhrt zur Vernachlassigung von Muskeln wie M. rectus femoris, M. semimembra-
nosus, M. semmitendinosus, M. sartorius und M. gracilis, die ebenfalls einen Ein-
fluss auf die femorale Biegung haben, jedoch im Verlauf von Hufte zu Tibia nicht
am Femur inserieren (,zweigelenkige“ Muskeln). Es ist nicht erkenntlich, ob die



berechneten Muskelkrafte (die zur Biegeminimierung fihren) auch dem Prinzip
der Minimierung der Gesamtkraft entsprechen.

In der hier vorgelegten Arbeit wird postuliert, dass bei der Berechnung von Mus-
kelkraften nicht nur das Prinzip der minimalen Gesamtkraft zu erfullen ist, sondern
auch die femorale Struktur berilicksichtig werden sollte.

Die Autoren Pauwels, Rohlmann, Méser, Munih und Taylor haben ebenfalls be-
reits auf den potentiell wichtigen Beitrag zusatzlicher Muskelkrafte zur Reduktion
der femoralen Biegebeanspruchung hingewiesen (PAUWELS 1980; ROHLMANN ET
AL. 1981; MOSER ET AL. 1987; MUNIH ET AL. 1992; TAYLORET AL. 1996). Implizit wird

der Ansatz auch von Kummer in (KUMMER 1993) untersttzt.

1.3 ,,Die Einheit“ von Knochen und Muskel

Die der Literatur entnommenen Untersuchungen bilden mittels Berechnungsmo-
dellen unterschiedlicher Komplexitat den postulierten wesentlichen Einfluss von
Muskelkraften auf die Knochenstruktur ab. Zusatzlich zeigen Studien aus unter-
schiedlichen Gebieten wie Padiatrie, Geriatrie, Sportwissenschaft oder Raumfahrt
eine enge Korrelation zwischen Knochengeometrie und den wirkenden Muskel-
kraften. Tab. 1.1 listet aus ausgewahlten Veroffentlichungen als wichtig postulierte
ossare Adaptionsmechanismen. Zu beobachten sind Einflisse durch Lebensalter,
Geschlecht und physikalische Einflisse aus Sport, Schwerelosigkeit und Verlet-
zungen.

Beginnend mit dem kindlichen Wachstum korreliert die Zunahme der kollagenen
Gesamtkorpermasse eng mit der Knochenmasse (SCHIESSL ET AL. 1998) sowie
den Knochen- und Muskelquerschnittsflachen (SCHOENAU ET AL. 2008). Bei Mad-
chen um das 12. Lebensjahr andert sich das Verhaltnis von Muskelmasse und
Knochenmasse. Die Knochenmasse nimmt bei Madchen verhaltnismaflig mehr zu
als bei Jungen (Hypothese: Knochen dient als Kalziumspeicher flr eine eventuelle
Laktation, FROST 1995; SCHIESSL ET AL. 1998; SCHOENAU ET AL. 2000).
Funktionsbedingte Anpassungen zeigen sich sehr deutlich bei einem Vergleich
der Knochenquerschnittsflachen der Arme von Tennis- und Squashspielern.
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Der Spielarm weist im Vergleich zur nicht dominanten Seite oder zu der parallel
eingesetzten Kontrollgruppe um 15 % grélkere Knochenquerschnittsflachen auf
(AsHIZAWA ET AL. 1999; HAAPASALO ET AL. 2000; KONTULAINEN ET AL. 2002). Eine
89tagige Teil-lmmobilisation in Form erzwungener Bettruhe verringert bei gesun-
den Probanden die Knochendichte an der Tibia um 6 % und die Muskelquer-
schnittsflache um 25,6 % (RITTWEGERET AL. 2005). Die Arbeiten mehrerer Autoren
(BIERING-SORENSEN ET AL. 1988; WILMET ET AL. 1995; RUNGE ET AL. 2004A; ESERET
AL. 2004; DIONYSSIOTIS ET AL. 2011; BORSCHMANN ET AL. 2012) publizieren Unter-
suchungsergebnisse zu Menschen, die durch Ruckenmarksverletzungen oder
Schlaganfall unter starken Bewegungseinschrankungen leiden. Radiologische
Knochendichtemessungen zeigen bei Extremitaten mit reduzierter Einleitung von
Muskelkraften signifikant verschiedene Knochenparameter.

Besonders regelhaft und ausgepragt sind Knochenmasse- und Strukturverluste
bei Paraparesen, d.h. der beidseitigen Lahmung der unteren Extremitaten nach
Verletzung des Ruckenmarks. Patienten weisen im Vergleich zu gesunden Kon-
trollgruppen eine verringerte trabekulare Knochendichte (BMDtrab) an der Tibia
von ca. -73 % oder kortikaler Querschnittsflachen (CSAcort) von ca. -28 % auf
(ESER ET AL. 2004). Nach Ereigniseintritt stabilisieren sich Knochenumbauvor-
gange je nach Messort innerhalb von drei bis acht Jahren.

Die in Tab. 1.1 gelisteten Publikationen starken die Theorien von Wolff
(WoLFF 1892) und das mechanostatische Modell nach Frost (FROST 1987). Von
beiden Autoren wird der grof3e Einfluss von mechanischen Kraften auf die ossare
Formgebung hervorgehoben. Die Knochengeometrie steht somit im engen
Zusammenhang mit auf den Knochen einwirkenden Muskel- und Gelenkkraften.
Insbesondere Druckkrafte bzw. die daraus resultierenden negativen Dehnungen
tragen wesentlich zur Formgebung bei. Abb. 1.6 zeigt modellhaft einen klinischen

Fall, in welchem nach einer Knochenfraktur eine starke Kurvation vorliegt.
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Tab. 1.1: Studien Uber ossares Adaptionsverhalten unter Anwendung der Messverfahren
Dual Energy Xray Absorptiometry (DEXA) und periphere quantitative Computertomographie

(PqCT)
Vp: Versuchspersonen, Pat: Patienten, Astr: Astronauten
Gruppe Effekt Autor M-I;;esllsnn(:gmgge Beobachtung
Soussswer | 778 naer, | Zysemmentens . Zuuechs von Koo
S AL. 1998 DEXA
g Hormonell per
< geregelte .
[&] e
‘;" Anderung | SCHOENAU ET 3;§6Kér;\d,ver’ Zusammenhang zw. Knochen- und
AL. 2000 v Muskelquerschnittsflache am Radius
pqCT
. Verstarkter Zuwachs an Knochenmasse
= SOHESSLET | 778 KIGET | bei Madchen ab ca. 12. Lebensjanr im
3 Hormonell | Vergleich zu Knaben
5 geregelte
N A .
8 nderung NEU ET 371 Kinder, ?J/e.ri/thrktﬁr Zuwachs13n IE(noche.nrr]na}sse
AL 2001 0qCT ei a‘dc en ab ca. 12. Lebensjahr im
) Vergleich zu Knaben
. FROST ET Zusammenhang zw. Knochenfestigkeit am
Allgemein | | 5000 210Vp, pACT | Radius und Handkraft
Kortikale Querschnittsflachen am Radius
ASHIZAWA ET 28 V/ cT der Arme unterscheiden sich im Seiten-
AL. 1999 P. Pq vergleich bei Tennisspielern um 13,5 %, in
der Kontrollgruppe nur um 4 %.
Kortikale Querschnittsflachen am Radius
Tennis- HAAPASALO ET 24V cT der Arme unterscheiden sich im Seiten-
spieler AL. 2000 P. Pq vergleich bei Tennisspielern um 14,8 %, in
der Kontrollgruppe nur um 1,5 %.
Kortikale Querschnittsfl. am Radius der
KONTULAINEN 91 Vp, pgCT | Arme untersch. sich im Seitenvergleich
ET AL. 2002 und DEXA bei Tennis- und Squashspielern um
16,7 %, in der Kontrollgr. nur um 3 %.
SIBONGA ET 4-6 Monate Aufenthalt, je nach Messort
Raumfahrt | ">007 45 Astr, DEXA | remitat) Verlust 2 % - 9 %
c
9 5 ;
% SHACKELFORD 9 Vp, DEXA Ngch 17__Wochen l\ﬂassenanderung be(:
= ET AL. 2004 Hufte Manner -3,9 % und Frauen -2,3 %
L
BELLER ET 24 Frauen, 43 Tage Teil-Immobil. flhrt zur Reduktion
Bsid EeSt AL. 2011 pqCT/DEXA | der tibialen Trabekeldichte um -1,54 %
udien
89 Tage Teil-Immobil. + 14 Tage Erholung
RITTWEGER ET 25 Proban- fuhren zur Reduktion der tibialen Trab-
AL. 2005 den, pqCT ekeldichte um -6 % und der tibialen Mus-
kelquerschnitte um -25,6 %
Knochenmasseverlust an der Epiphyse
ESERET 89 Pat, 21 Vp, | des Femur ca. 50 % und an der Tibia ca.
AL. 2004 pqCT 60 % im Vergleich zur Kontrollgruppe,
Stabilisierung nach 3-8 Jahren
Parese
Knochenmasseverlust an trabekularen
DioNnysslIoTIS 31 Pat, 30 Vp, | Anteilen der Tibia je nach Verletzungsgrad
ETAL. 2011 pqCT zwischen -58,32 % und -49,05 % im Ver-

gleich zur Kontrollgruppe
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Abb. 1.6: Osséare Volumendrift nach Fraktur (FROST 1987)

Die Krimmung verursacht eine Biegebeanspruchung, die zu Zug- und Druckdeh-
nungen fuhrt. Wirde der Knochen auf Zug und Druck gleich reagieren, konnte nur
sehr schwer eine normale Ausgangsform wieder hergestellt werden. Es wird
jedoch postuliert, dass negative Dehnungen eine wichtige RegelgroRe flir den
Knochen sind. Diese leiten eine Knochenmassedrift ein und regeln die weitere
Formbildung, bis die fur einen gesunden Knochen gewohnten Dehnungen auftre-
ten. Der wichtige Einfluss von Druckkraften wird auch in der kindlichen Entwick-
lung beobachtet. Bei der chondralen bzw. indirekten Ossifikation (vgl.
ENGELHARDT 1981; ULFIG 2011; RAUCH 2012) wird die Wachstumsrichtung der
Epiphysenfugen Uber wirkende Druckkrafte bestimmt. Studien Uber die Huftkopfe-
piphysenfuge und die Apophysenfuge im Trochanter maior (HEIMKES ET AL. 1993;
HEIMKES ET AL. 1995; HEIMKES ET AL. 2009) weisen das Vorherrschen von Druck-
kraften an den Wachstumsfugen aus. Dies wird auch mit der Arbeit von Skuban

und Mitarbeitern (SKUBAN ET AL. 2009) bestatigt.

1.4 Modellbildung zur Berechnung individueller Muskelkrafte und der

daraus resultierenden femoralen Beanspruchungen

Die Postulate in Kapitel 1.2 und 1.3 verdeutlichen durch den engen Zusammen-
hang zwischen Knochenmasse und -struktur und den eingeleiteten Muskelkraften
die mallgeblichen Einflisse von Kraften auf die Formgebung des Knochens.

Jedoch sind in der Literatur widersprichliche Ergebnisse erkennbar. Theoretische
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Berechnungsmodelle der Femora sowie deren experimentelle In vitro-Validierung
zeigen hohe Biegedehnungen in der Diaphyse von etwa &= 800 p bis etwa
€=11.900 p (SAWVIDIS ET AL. 1991; POLGAR ET AL. 2003; SCHARER 2005; DECKING
ET AL. 2006; CRISTOFOLINI ET AL. 2009) in einem normalen Gangzyklus. In vivo-
Dehnungsmessungen an der Tibia verweisen jedoch auf niedrigere Werte von be-
tragsmafigen Hauptspannungen mit maximal ¢ =+700 y (BURR ET AL. 1996;
MILGROM ET AL. 2000).

Wie schon Kandel feststellte (KANDEL 2007), leistet die Auswahl eines geeigneten
Modells den wesentlichen Beitrag zum Gelingen einer Untersuchung.
Anders als bei bereits durchgefuhrten Arbeiten in der Berechnung von Muskelkraf-
ten soll daher hier keine Datenkollektion aus unterschiedlichen Quellen erfolgen.
Neuere Studien belegen, dass generische im Vergleich zu individuell angepassten
Mehrkorpermodellen abweichende Resultate liefern (LENAERTS ET AL. 2009;
JAEGER ET AL. 2012).

Die bisherigen Modelle zur Berechnung von Muskelkraften sind demnach unzu-
reichend, da strukturelle Informationen der Knochengeometrie nicht ausreichend
berlcksichtigt werden.

Der Klarung folgender Fragen dient der Erweiterung bestehender Berechnungs-
ansatze fur die inverse Bestimmung von Muskelkraften:

e Wie kann die Form eines gesunden (= normalen), bereits ausgebildeten
Knochens als zusatzliche Randbedingung in Optimierungsalgorithmen Ver-
wendung finden?

e Gibt es Muskelaktivitatsmuster in einem normalen Gangzyklus, welche zu
minimalen Biegebeanspruchungen fihren?

e Wie plausibel sind die neu berechneten Muskelkrafte und femoralen
Beanspruchungen bezuglich Daten aus der Literatur von In vivo-Deh-
nungsmessungen, In vivo-Messungen von Huftgelenkkraften und potentiell
stattfindendem Knochenumbau nach einem mechanostatischen Modell?

Zur Beantwortung dieser Fragen wird ein geeignetes menschliches Korper-modell
erzeugt. Es basiert auf den Daten einer gesunden mannlichen Person (Alter
29 Jahre, Korperhdhe 175 cm, Kérpermasse 68,6 kg). Mit einem Body Mass Index

(BMI) von 22,4 liegen Kdrpergrolie und Kérpermasse im statistischen Durchschnitt
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(LANGE 2011) von 65,9 % der 18- bis 29 jahrigen Manner. Der Centrum-Collum-
Diaphysen-Winkel (CCD-Winkel) von 129° und der Antetorsionswinkel von 12° lie-
gen im engeren Rahmen der Normalwerte (STARKER ET AL. 1998). Die geometri-
sche Rekonstruktion erfolgte unter Verwendung von magnetresonanztomographi-
schen Aufnahmen der unteren Extremitaten. Diese Datenbasis erlaubt eine
genaue Ausrichtung jener Kraftvektoren, welche die Muskulatur reprasentieren.
Daten aus einem Ganglabor (Orthopadische Universitatsklinik Friedrichsheim
gGmbH, Frankfurt) wie Bodenreaktionskrafte, Positions- und Lagedaten (Posen)
der Korperteile im Raum sowie Elektromyographie-Daten (EMG) der muskularen
Aktionspotentiale liefern Randbedingungen fir das Mehrkérpermodell. Das Fluss-
diagramm in Abb. 1.7 verdeutlicht die Arbeitsschritte von der Datenakquisition bis

zur Ergebnisbewertung.
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Abb. 1.7: Beschreibung der Arbeitsschritte von Datenakquisition bis zur Ergebnisbewertung mit
Angaben zu den eingesetzten Softwareprodukten
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2 Erstellung von individuellen Simulationsmodellen
2.1 Geometrische Rekonstruktion mittels radiologischer Aufnahmen

Radiologische Aufnahmen unterschiedlicher Systeme dienen als Basis der hier
verwendeten Simulationsmodelle. Das einheitliche Datenformat Digital Imaging
and Communications in Medicine (DICOM) findet dabei in der Réntgen-Compu-
tertomographie (CT) und Magnetresonanztomographie (MRT) Verwendung.
DICOM-Daten stellen Gewebestrukturen in unterschiedlichen Grauwerten (Engl.
Gray Value (GV)) dar. Bei der 12-Bit-Variante ist eine Abstufung durch 4.096
Werte moglich. Die Abb. 2.1 zeigt jeweils eine transversale CT- und MRT-

Aufnahme des Oberschenkels.

(a) (b)

Abb. 2.1: (a) Rontgen-CT-Aufnahme, in welcher der kortikale Knochen hell dargestellt ist
(b) MRT-Aufnahme, bei der die Graustufe fir die Corticales vergleichbar mit jener von Luft ist

Die unterschiedlich genutzten physikalischen Wirkungsweisen implizieren
methodische Vor- und Nachteile. Die Rontgen-Computertomographie ist ein
schnelles Verfahren, das vor allem Strukturen mit unterschiedlichen radiologi-
schen Abschwachungseigenschaften kontrastreich darstellt (DOsseL 2000;
KALENDER 2006; KRIEGER 2005; KRIEGER 2009). Die derzeitige klinisch genutzte
Magnetresonanztomographie, welche zumeist in einem 1,5 Tesla-Magnetfeld den
Spin von Wasserstoffatomen misst (WEISHAUPT ET AL. 2009; NITz ET AL. 2007), ist
frei  von  Wirkungen ionisierender  Strahlung, hat eine langere

Aufnahmezeit und kann aufgrund komplexerer Maschinenjustierung Weichteilge-
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webe kontrastreicher darstellen. Ein wichtiges Merkmal der Geometrierekonstruk-
tion auf Basis von MRT-Daten ist, dass kortikaler Knochen mit hohem
Gewichtsanteil an Hydroxylapatit einen mit Sehnen oder Luft vergleichbaren Grau-
wert aufweisen kann. Dieses Phanomen erschwert regional die Segmentation der
knochernen Kontur.

Die Planung von individuellen Hiuftimplantaten (ALDINGER ET AL. 1991; STARKER ET
AL. 2000; AKBAR ET AL. 2009; SARIALI ET AL. 2009) sowie der Aufbau von femoralen
Simulationsmodellen (LENGSFELD ET AL. 1998; HELWIG ET AL. 2009; BIEGER ET
AL. 2012; SzZWEDOWSKI ET AL. 2012) basieren derzeit auf CT-Aufnahmen. Die Be-
wertung von postoperativen Knochenumbauprozessen kann ebenfalls tUber das
CT erfolgen (ADOLPHSON ET AL. 1993; BURCHARD ET AL. 2007) oder auch Uber die
wesentlich strahlungsarmere Methode der Dual Energy Xray Absorptiometry
(DEXA). Die niedrigere Strahlendosis von etwa 1 uSv fur eine DEXA-Aufnahme
des proximalen Femur (ARMBRUST 1999) erlaubt eine mehrmalige und zeitlich ver-
setzte Erfassung der Knochenumbauprozesse nach einer Prothesenversorgung
(GRUEN ET AL. 1979; MARTINI 2001; BRINKMANN 2003; MANIG 2004; LEICHTLE ET
AL. 2006).

Die Strahlenexposition in der CT-Applikation ist im Vergleich dazu nicht vernach-
lassigbar. Sariali und Mitarbeiter (SARIALI ET AL. 2009) geben flr den Scan des
Huftgelenkes eine mittlere effektive Strahlendosis von 11,2 mSv an. Dabei betragt
nach Armbrust (ARMBRUST 1999) die naturliche (,umgebungsbedingte®) Knochen-
marksdosis im Jahr im Mittel 2,4 mSv, mit starken regionalen Schwankungen.
Fir die Erstellung eines Korpermodells der unteren Extremitaten sind Aufnahmen
von den Ossa iliaca (Beckenkamme) bis zu den Tubera calcanei (als Reprasenta-
ten der Fullsohle) nétig und aufgrund der Strahlenexposition mit Rontgen-CT an
einem gesunden Probanden ethisch nicht vertretbar. Die in dieser Arbeit verwen-
deten Aufnahmen der unteren Extremitaten wurden mit einem Magnetresonanzto-
mographen Philips® Achieva® erstellt, die Aufnahmedauer betrug 45 Minuten. Da-
bei wurde der Proband in mehreren Aufnahmeblocken von etwa 30 cm Hohe
bildlich erfasst. Diese Vorgehensweise ist notwendig, um mogliche Artefakte auf
Grund von Bewegungen des Probanden zu minimieren. Abb. 2.2 (a) zeigt Aufnah-

men von ventral. Jedoch ist diese Frontalansicht ein ,Zusammenbau® von 240
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transversalen Einzelaufnahmen unter Anwendung der Software Mimics® V14.1
der Firma Materialise. Die ventrale Gesamtansicht veranschaulicht Ungenauigkei-
ten wie variierende Grauwerte in den einzelnen Sektionen aufgrund unterschied-
licher Spulen im MRT und leichte Verschiebungen einiger Sektionen zueinander
in x- und y-Richtung besser. Korrekturen durch Koordinatentransformationen (KS)
der einzelnen Oberflachensegmente im CAD-Programm (Computer Aided De-
sign) erlauben die Erstellung berechnungsfahiger Modelle. Variierende Grauwerte
auch bei gleicher Gewebeart sind bei der Rekonstruktion berucksichtigt.

Abb. 2.2 (b) zeigt eine Oberflachenrekonstruktion. Dabei ist am rechten Femur
noch ein Versatz im Bereich des Trochanter minor ersichtlich, was am linken
Femur behoben wurde. Infolge vieler Einstellparameter ist die Anwendung des
MRT-Verfahren komplizierter und die Daten sind schwieriger zu vereinheitlichen
als bei den CT-Verfahren.

(b)
Abb. 2.2: (a) MRT Aufnahme eins gesunden Probanden
(b) Mittels MRT generierte virtuelle Korperteile

Beide Systeme liefern jedoch hinreichend gute Daten, mit denen unter Beruck-
sichtigung von Randbedingungen (variable Schichtabstande, Grauwerteunter-

schiede) geometrische Rekonstruktionen madglich sind.
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2.2 Anforderungen an die Materialparameterzuweisung

Die Berechnung von patientennahen Knochenumbauprozessen bei Hiuftgelenkim-
plantaten mit sogenannten ,makroskopischen“ Materialmodellen impliziert meh-
rere Vorteile. Die Mehrzahl der in der klinischen Routine eingesetzten
Gerate messen die Knochenmasse auf makroskopischer Ebene. Es ist umfang-
reiche Literatur mit empirischen Messwerten von ossaren Materialparametern aus
Zug- und Druckversuchen zu finden. Die FE-Berechnung eines Femur z.B. mit
Tetraeder-Elementen einer Kantenlange von 2 mm flhrt zu einem Modell, welches
die Geometrie fur die Spannungsuntersuchungen gut diskretisiert. Wie in Abb. 2.3
ersichtlich, enthalt der cortikale Querschnitt mehrere Elemente. Die linear elasti-
sche Simulation des gesunden Femurs auf der handelstblichen Workstation wie
HP Z400 (Intel Xenon 3 GHz, 12 GB Ram) bendtigt wenige Minuten. Die Simula-
tionsmodelle basieren somit auf digitalen Bildern, deren kleinste Bildeinheit in der
Ebene ein Pixel mit definierter Kantenlange ist. Findet auch die Tiefe Bertcksich-
tigung, wird dieser Raum als Voxel bezeichnet. Die GroRe eines Voxels entschei-
det, wie viel Detailinformation der Gewebestruktur verloren geht. Abb. 2.3 (a) ver-
anschaulicht die Digitalisierung einer Osteonenstruktur mittels eines Voxel mit

einer Kantenlange von z.B. 0,8 mm x 0,8 mm x 1,0 mm.

(a) (b)
Abb. 2.3: (a) VergréRerung mehrerer Voxel von 0,8 mm x 0,8 mm x 1,0 mm
(b) Vergroflerte Aufnahme eines Osteons nach Ulfig (ULFIG 2011, S.46)

Abb. 2.3 (b) stellt ein sekundares Osteon nach Ulfig (ULFIG 2011) dar, welches
einen Durchmesser von etwa 200 ym (CURREY 2006) aufweisen kann. Somit kann
ein Voxel eine Mehrzahl von Osteonen enthalten. Unter Berlicksichtigung der che-

mischen Zusammensetzung (also der im Voxel befindlichen Molekile) kann Gber
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das Berechnungsmodell nach Hubbell (HUBBELL 2006) die potentielle Abschwa-
chung von Photonen bestimmt werden.
Von entscheidender Bedeutung fur die individuelle Materialparameterzuweisung
bei FE-Berechnungen mittels CT-Daten ist der lineare Schwachungskoeffizient p,
welcher nach DIN 6814-2 gemal} der differentiellen Formel
_ dN,

N, -ds

u (2.1)

definiert wird. Dabei ist der Schwachungskoeffizient zuallererst ein Mal} fur die
Wechselwirkungen der Photonen mit der Materie. Flr die Durchstrahlungslange
ds ist u das Verhaltnis der Zahl der absorbierten Photonen dN, zu der Gesamtan-
zahl der wechselwirkenden Photonen N,,. Fur eine endliche Durchstrahlungsstre-
cke ergibt sich aus (2.1) eine langs dieser Strecke exponentiell abklingende Pho-
tonenanzahl und somit eine exponentiell abklingende Strahlungsintensitat. Der
Schwachungskoeffizient p lasst sich wegen der Stoffabhangigkeit fur ein hinrei-
chend kleines Gebiet als Mal fur die Massendichte deuten. In der klinischen Rou-

tine werden CT-Messergebnisse Uber die Formel (KALENDER 2006)

HU =1000-| 22 —Hio 2.2)
Hi,o

auf die lineare Abschwachung py,, von Wasser normiert und in Anlehnung an den
Nobelpreistrager Godfrey N. Hounsfield mit Hounsfield Units (HU) abgekurzt. Die-
ser Wert wird als Grauwert dargestellt.

Abb. 2.4 zeigt einen moglichen Rickschluss von linearer Schwachung eines Vo-
xels auf vorhandene Molekulmassen. Der Grauwert reprasentiert in diesem Fall
kortikalen Knochen, und es sind in Anlehnung an DIN 6809-4 die Wirkungen der
Molekule von Hydroxylapatit, Kollagen und Wasser reprasentiert.

Ziel der Materialparameterzuweisung ist es, auf makroskopischer Ebene inhomo-

genes knochernes Materialverhalten in FE-Simulationen realitatsnah abzubilden.
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Photonenfluenz: 100 keV Masse: 1,242x103 g
Volumen: 0,64 x103cm?
Dichte : 1,94 g/cm?

Massenanteile der Elemente:
H= 04%

pu=0,363 1/cm

oder C=242%

HU = 1125 N = 22%
O =298%
P =170%
Ca=26,3%

Abb. 2.4: VergroRerung eines Voxels mit der Dimension 0,8 mm x 0,8 mm x 1,0 mm und
Ruckschluss auf die an der radiologischen Abschwéachung beteiligten Molekile

Diese Forderung ist durch den Informationsubertrag der Grauwerte aus den CT
oder MRT Aufnahmen zu erfullen. Dazu wird, wie in Abb. 2.5 dargestellt, die Vo-
xelmatrix mit den Elementen des FEM-Netzes Uberlagert, und es werden Schnitt-
mengen berechnet, welche den geometrischen Unterschied gebuhrend beruck-
sichtigen. Bei stark variierender Knochendichte sollten die Voxelgrofie und die
Kantenlange der Elemente aufeinander abgestimmt sein.

Jedem einzelnen FE-Element wird somit ein Schwachungswert zugewiesen. So
entstent die in Abb. 2.5 dargestellte inhomogene, elementweise isotrope
Materialparameterverteilung. Fur fur jedes Element wird durch die farbliche
Codierung der varriierende E-Modul-Wert angezeigt. Der Zusammenhang
zwischen radiologischer Abschwachung und den Materialkennwerten einfacher
Materialmodelle wie Elastizitatsmodul, Querkontraktionszahl und Schubmodul
wird der Literatur enthommen. Es besteht eine Vielzahl von Veroffentlichungen,
welche Kennwerte aus mechanischen Versuchen (Zug-Druckversuch),

Ultraschall oder Nanoindentation publizieren.
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...

Abb. 2.5: Ein Finites Element der Kantenlange 2 mm schneidet mehrere Voxel und
enthalt somit ein definiertes Knochenvolumen mehrerer Voxel

Abb. 2.6 (HELGASON ET AL. 2008A) zeigt die Ergebnisse einer systematischen
Untersuchung isotroper mechanischer E-Modul-Messungen und deren
Abhangigkeit von der apparenten Dichte. Die dargestellten 22
Naherungsfunktionen verdeutlichen die Streubreite der dichteabhangigen
Materialkennwerte. Auch wird ersichtlich, dass hier noch kein Zusammenhang
zwischen radiologischer Abschwachung und apparenter Knochendichte

aufgefuhrt ist.

18

16

E(GPa)

Abb. 2.6: Materialmodelle von E-Moduli Giber apparente Knochendichte aus
(HELGASON ET AL. 2008A)
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Die Anzahl jener Publikationen, welche einen direkten Zusammenhang zwischen
radiologischer Abschwachung und Material-parametern menschlicher Gewebe
beschreiben, ist gering. In einer diesbezuglichen Publikation von Rho (RHO ET
AL. 1995) scheint sich zusatzlich ein systematischer Fehler eingeschlichen zu
haben, bei welchem die Voxeltiefe mit 10 mm Scannbreite groRer war als die
Proben mit 6 mm. Dadurch entstand eine schlechte Korrelateion von r? < 0.2
zwischen radiologischer Abschwachung und kortikaler Knochendichte.

Aufgrund der variablen Parameter im Bereich der Radiologie wie Voxelgréfie und
Photonenenergie, individueller Software zur Materialparameterzuweisung und
empirischen Materialkennwerten ist ein standardisiertes Vorgehen noch nicht
etabliert. Diese Problematik wird auch von Yosibash und Mitarbeitern (YOSIBASH
ET AL. 2007) aufgefuhrt und in aktuellen Veroéffentlichungen (TRABELSIET AL. 2011;
EBERLE ET AL. 2013) verdeutlicht. In diesen Publikationen findet bei der Modellie-
rung von humanen Materialparametern mittels CT-Daten immer noch die Aschen-
dichte von Pferdeknochen (LES ET AL. 1994) Verwendung, um den Zusammen-
hang von Abschwachung und apparenter Knochendichte zu erhalten. Das
Flussdiagram in Abb. 2.7 veranschaulicht wesentliche StellgroRen im Prozess der
Materialzuweisung und verweist auf entsprechende Veroffentlichungen. Die
Korrelation von radiologischer Abschwachung und Knochendichte wird durch das
nichtlineare Schwachungsverhalten der chemischen Elemente bzw. Molekule und
somit auch der Knochenmatrix gegenuber Photonen erschwert. In Anlehnung an
eine CT-Aufnahme soll dieser Effekt an einem einfachen Modell eines mit
Knochenmark bzw. Wasser geflllten Voxel verdeutlicht werden. Der Gewichts-
und Volumenanteil ist zu Beginn 100 % Wasser, und das Volumen wird linear bis
zu der maximal moéglichen Knochenmasse ,aufgeflllt’, so dass eine apparente
Knochendichte von 1,94 g/cm? vorliegt. Bezlglich der Knochenmatrix finden die
zwei Teile Hydroxylapatit und Kollagen Verwendung, die den dritten
Volumenanteil Wasser verdrangen. Das Mischungsverhaltnis der Knochenmatrix
in Gewichtsanteilen betragt immer 66 % Hydroxylapatit und 34 % Kollagen sowie
die hiermit zusammenhangenden Volumenanteile 40 % Hydroxylapatit und 60 %

Kollagen.
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Abb. 2.7: Literatur, Datenquelle bzw. Materialmodell und Informationsfluss in der Implementie-
rung von Materialparametern in FE-Modelle auf Basis von radiologischen Daten
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Abb. 2.8 (a) zeigt fur die ansteigenden apparenten Dichtewerte berechneten
linearen Schwachungskoeffizienten bei drei monochromatischen Photonen-
fluenzen von 50keV, 80keV und 140keV. Die Steigung sowie die
unterschiedlichen Abstande der Geraden zueinander verdeutlichen die
unterschiedlichen Wechselwirkungsprozesse. Der nichtlineare Charakter der
Abschwachung ist in Abb. 2.8 (b) ersichtlich. Hier ist eine exponentiell ab-
nehmende Schwachung durch drei ausgewahlte apparenten Knochendichten
Uber der Photonenenergie aufgetragen. Die Zusammenstellung der Werte erfolgte
Uber die Photon Cross Section Database, bereitgestellt vom National Institute of
Standards and Technology (NIST), einer Behoérde des U.S. Department of

Commerce.
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Abb. 2.8: (a) Lineare Schwachungskoeffizienten von Knochen uber die apparente Knochen-

dichte (b) Exponentielle Abnahme der linearen Schwachungskoeffizienten fiir drei apparente
Knochendichten
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Diese variierende Photonenenergie tritt in der klinischen Routine auf, wenn insbe-
sondere die Anodenspannung z.B. an die Kérpermasse des Patienten angepasst
wird. Tab. 2.1 verweist auf unterschiedliche Maschineneinstellungen in Publikati-

onen, welche radiologische Werte fur die Materialparameterzuweisung berichten.

Tab. 2.1: Maschineneinstellungen bei CT-Geraten in unterschiedlichen Verdffentlichungen

Veroffentlichung Gerat Spannung/Strom VoxelgroRe [mm?]
KANEKO ET AL. 2003 GE HighSpeed 80 kV, 120 mAs 0,49x0,49x1,0
LES ETAL. 1994 GE9800 140 kV, 30 mAs 1,06 x 1,06 x 1,5
RHO ET AL.1995 Phillips 120 kV, 150 mAs ?x?x10
TRABELSIETAL. 2011 | GE Ligthspeed 120 kV, 90 mAs 0,547 x 0,547 x 1,0
YOSIBASH ET AL. 2007 | Phillips Brillance 140 kV, 250 mAs 0,73x0,73x1,5
EBERLE ET AL. 2013 GE Ligthspeed 120 kV, 90 mAs 0,547 x 0,488 x 1,0

Die Ergebnisse konnen nur unter Anwendung geeigneter Phantome und
Berechnungsverfahren verglichen oder auf eigene Daten angewandt werden. Die
Veroffentlichungen von Cann (CANN 1987; CANN 1988) untersuchen diese
Korrekturfaktoren ~ unter ~ Anwendung von  Phantommaterialien  wie
Dikaliumhydrogenphosphat (K2HPO4) bei unterschiedlichen CT-Geraten. Die
Verwendung von HU-Werten erschwert dabei ein nachtragliches Anpassen von
CT-Daten. Ein Grund ist, dass die in der Normierung benutzten
Schwachungskoeffizienten von Wasser sich ebenfalls bei unterschiedlichen
Photonenfluenzen &ndern. Die Anderungen der radiologischen Abschwachung
unterliegen mehreren Wechselwirkungsprozessen wie Photoeffekt, Compton-
Effekt und Rayleigh-Streuung. Dadurch entsteht fur ein Material gleicher
chemischer Zusammensetzung ein spezifisches nichtlineares Schwachungs-
verhalten, welches von den Maschineneinstellungen abhangig ist. Abb. 2.9 zeigt
die Schwachungswerte der chemischen Elemente mit der Kernladungszahl von
eins bis zwanzig bei angenommenen Wechselwirkungsprozessen mit
Photonenenergien von 50 keV, 80 keV und 140 keV.
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Abb. 2.9: Ubersicht der radiologischen Schwéachungskoeffizienten bei Elementen mit den
Kernladungszahlen 1 bis 20

Ein Vergleich von CT-Daten wirde vereinfacht werden, wenn Autoren die bei der
CT-Datenerhebung verwendete mittlere Photonenfluenz angeben oder
Maschinenhersteller diese Information der Ausgabedatei hinzufigen wurden.
Diese Ausfuhrungen zeigen, dass weitere Untersuchungen notwendig sind, um
mit Daten aus der klinischen Routine verlasslich Materialmodelle ableiten zu
konnen. Eine madglichst realitatsnahe Modellierung der Knochendichte hat einen

grol3en Einfluss auf die Simulation von Knochenumbauprozessen.

Die Anwendung der Formel nach Rho (RHO ET AL. 1995)

E

Spongiosa :269+47 86‘[—[(]CT (23)
verdeutlicht in Abb. 2.10 am Beispiel eines mit gleichem Spongiosateil ,gefullten”
Voxels, dass ohne eine maschinenspezifische Korrektur Materialparameter wie

E-Modul um bis zu 35 % abweichen konnen.

Maschine 1 . Voxel
Photonen = 80 keV ‘i ‘ 37GP
HU = 706 E=3,7GPa |
A=35%
Maschine 2 Voxel I
Photonen = 140 keV HU = 442 ‘ E =2,4 GPa

Abb. 2.10: Berechnung der Materialparameter nach Roh (RHO ET AL. 1995) bei einem mit
gleicher Masse gefiillten Voxel
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2.3 Entwicklung eines auf CAD-Daten basierenden Korpermodells

Bei der Generierung der radiologischen Aufnahmen befindet sich der Proband
oder Patient meist in Ruckenlage. Die Steuerung der Extremitaten in einem
virtuellen Raum wird durch einen Geometrielbertrag in die fir diese Arbeit ver-
wendete Software Pro/Engineer® Wildfire™ 4 mdglich. Die Definition von lokalen
Koordinatensystemen (KS) auf Basis von markanten Korperpunkten (CAPPOZZzO
ET AL. 1995; DELLA CROCE ET AL. 1999) ermdglicht den Zusammenbau und Steue-
rung der Segmente. Die Ausrichtung der KS erfolgt in Anlehnung an Witte und
Mitarbeiter (WITTE ET AL. 1997) und die Generierung der KS wird im Anhang B fr
alle Segmente dokumentiert. Abb. 2.11 zeigt eine Gesamtubersicht der Koordina-
tensysteme. Zusatzlich zu der Modellierung der unteren Extremitaten bertcksich-
tigt das ,Mensch-Modell“ die individuellen Muskelverlaufe. Die Muskeln sind tber
deren Urspriinge und Ansatze definiert. Bei Muskeln, die umgelenkt werden, fin-
den zusatzliche Zwischenpunkte Verwendung. Eine ausschliel3liche
Modellierung mittels Ursprung und Ansatz kann laut Jaeger (JAEGER ET AL. 2012)

je nach Muskel zu vektoriellen Abweichungen von bis zu 40° fuhren.
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'Steuer-KS-Huefte

Steuer-KS-Femur-r Steuer-KS-Femur-1

Steuer-KS-Tibia-r Steuer-KS-Tibia-|

Steuer-KS-Talus-r | Steuer-KS-Talus-|

Abb. 2.11: Ubersicht der Koordinatensysteme an einer Fotomontage aus

Schiinke (SCHUNKE ET AL. 2007), tUber welche die Positionierung des CAD-

Modells erfolgt
Abb. 2.12 zeigt die anhand der Muskelquerschnittsflachen angepassten Muskel-
verlaufe in ventraler Ansicht (a), sagittaler Ansicht (b) und einer Vergro3erung des
Huftbereichs (c). Die Koordinatensysteme (Anhang B) sowie Muskeln des Modells
werden somit Uiber virtuelle Punkte im Raum definiert. Ein Ubertrag der Punkte
nach Excel 2012® ermdglicht Koordinatentransformationen sowie den Ubertrag
der Informationen in die Matlab®-Programmiersprache. Die Anwendung der linea-
ren Optimierungsalgorithmen erfolgt in Matlab® V7.1, und der Aufbau ist in

Kap. 3.2 erlautert.
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Abb. 2.12: (a) Ventrale Ansicht des Mensch-Modells (b) Sagittale Ansicht des
Mensch-Modells (c) VergréRerung des Huftbereichs

2.4 Implementierung von Positions- und Kraftmessdaten aus dem

Ganglabor in das Mensch-Modell

Eine realitatsnahe Positionierung bzw. die Ausrichtung der Extremitaten ist durch
die im Ganglabor mit optischen Markern gemessene Bewegung mdglich. Die in-
strumentelle Ganganalyse wurde in der Orthopadischen Universitatsklinik Fried-
richsheim gGmbH Frankfurt durchgefiihrt. Die systematische Platzierung der opti-
schen Marker sowie elektromyographische Oberflachensensoren auf den
Extremitaten des Probanden erfolgte nach etablierten Methoden (KADABA ET
AL. 1990; DAvis ET AL. 1991; HERMENS ET AL. 1991; KONRAD 2005; STIEF ET
AL. 2013). Das Infrarot-Kamerasystem VICON® Motion Systems erfasste die
Positionsanderungen der Marker (Aufnahmefrequenz 200 Hz bzw. 200 fps). Die
Aufzeichnung der Bodenreaktionskrafte erfolgte durch eine Kraftmessplatte der
Firma AMTI® mit einer Aufnahmefrequenz von 1.000 Hz. Wie in Abb. 2.13 ersicht-
lich, werden zusatzlich auf den Muskeln M. gastrocnemius medialis, M. semitendi-
nosus, M. gluteus medius, M. rectus femoris und M. vastus medialis elektromyo-
graphische Oberflachensensoren (Aufnahmefrequenz 1.000 Hz) der Firma myon

appliziert.
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Abb. 2.13: Ventrale Ansicht des Probanden

Markerkoordinaten, Bodenreaktionskrafte und EMG-Signale wurden zeitlich syn-
chronisiert. Die frei gewahlte Gehgeschwindigkeit betrug 1,4 m/s, was einer nor-
malen altersbezogenen Geschwindigkeit entspricht (TIROSH ET AL. 2005). Die
Angaben der Positionsdaten von Markern und der Bodenreaktionskrafte erfolgten
einheitlich im Koordinatensystem des Ganglabors. Die Abbildung (Positionierung)
des virtuellen Mensch-Modells auf die Daten des Ganglabors kann durch die
Zusammenfuhrung der Positionsdaten von optischen Markern mit geometrischen
Rekonstruktionen dieser Marker in den MRT-Daten erfolgen. Vor der Anfertigung
der MRT-Aufnahmen wurden als Marker Lachsdlkapseln aus der Nahrungsmit-
telerganzungsindustrie auf die gleichen Positionen wie jene der optischen Marker
geklebt. Abb. 2.14 demonstriert die Positionierung des virtuellen Modells am

Beispiel des Kniegelenks.
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Marker-MRT

Marker-Optisch

Abb. 2.14: Positionierung der Extremitaten durch Uberlappung der Position von optischen Mar-
kern mit der virtuellen Rekonstruktion der im MRT applizierten flissigkeitsgefllliten Kapseln
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3 Das biegemomentreduzierte Muskelmodell

3.1 Berucksichtigte Wirkmechanismen der Muskelkrafte

Die thermomechanischen Eigenschaften von Muskeln wie Kraft- und Warmeent-
wicklung (HILL 1925; HiLL 1938) kdnnen mit Modellen unterschiedlicher Komplexi-
tat modelliert werden. Die BerlUcksichtigung von Kontraktionsgeschwindigkeiten
und Energiespeicherung (GUNTHER 1997; ScHMITT 2006) erfordert jedoch eine
Vielzahl an Parameter wie Korrelationen von muskularer Kraftentwicklung zur
Gesamtmuskellange sowie Tragheitseigenschaften von Kérpersegmenten.

Fir eine erste Untersuchung, ob mittels eines Optimierungsalgorithmus Muskelak-
tivitatsmuster berechenbar sind, welche reduzierte Biegebeanspruchung in der
femoralen Diaphyse verursachen, ist dies noch nicht notwendig.

In der Studie von Morlock (MORLOCK ET AL. 2001) wurden die taglichen Aktivitaten
bei 31 Patienten nach einer Huftoperation erfasst. Es wird als haufigste Tatigkeit
das Sitzen mit 44,3 % angegeben, gefolgt vom Stehen mit 24,5 % und dem Gehen
mit 10,2 %. Unter zusatzlicher Berucksichtigung von Studien aus dem geriatri-
schen Bereich (GURALNIK ET AL. 1995; RUNGE ET AL. 2006), welche einen hohen
Stellenwert des Gehens fur den Menschen postulieren, soll im Folgenden die Be-
rechnung der Muskelkrafte im Gangzyklus erfolgen.

In den Optimierungsberechnungen von Muskelkraften finden die aus dem MRT
ersichtlichen subjektspezifischen Muskel- und Sehnenquerschnittsflachen als Sur-
rogat fir maximale Kontraktionskrafte eines Muskels Verwendung. Ohne diese
Restriktionen kénnten Muskeln mit kleinen Querschnitten wie der M. sartorius be-
liebig grol3e Krafte induzieren. Eine Mdglichkeit, den Zusammenhang zwischen
Muskelgeometrie und spezifischer Kraft zu berlcksichtigen, stellt die Verwendung
des Physiologischen Muskelquerschnitts (Engl. Physiological Cross-Sectional
Area (PCSA)) dar. Die Publikationen von Wickiewicz, Brand und Klein Horsman
(WICKIEWICZ ET AL. 1983; BRAND ET AL. 1986; KLEIN HORSMAN ET AL. 2007) ermitteln
an Leichnamen die subjektspezifischen PCSA fur Muskeln der unteren

Extremitaten.
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Dabei findet die Formel gemal}

pCsA = M0 (3.1)
p-l
Verwendung. Die Masse m des Muskels wird dabei gewichtet mit dem Fiederungs-

winkel © des Muskels und durch die Muskelfaserlange 1 sowie Muskeldichte p ge-
teilt. Tab. 3.1 gibt einen Uberblick von drei Verdffentlichungen, die an drei ausge-

wahlten Muskeln die Variabilitat der Werte zeigt.

Tab. 3.1: PCSA-Werte aus vier Publikationen. Teilweise wurden Chemikalien wie Formalin
verwendet. Subjektspez. Daten sind nur von Subjekt 4 (m, 37 J., 183 cm, 91 kg), Subjekt 5
(w, 63 J., 163 cm, 59 kg) und Subjekt 7 (m, 77 J., 174 cm, 105 kg) eindeutig dokumentiert

KLEIN H.

WICKIEWICZ ET AL. 1983 BRAND ET AL. 1986 ET AL.

2007

Muskel Subj. 1 | Subj. 2 | Subj. 3 | Subj. 4 | Subj. 5 | Subj.6 | Subj. 7

{‘é’;i]ct“”emo”s 1520 | 1410 | 890 | 4296 | 920 | 5407 | 28,90

?é’;nﬁf"t’”e“s 310 | 380 | 1,80 | 903 | 124 | 7,11 6,80
M. adductor longus

[cm?] 6,00 | 1050 | 4,00 | 22,73 | 9,75 | 18,30 15,10

Die zum Teil hohen PCSA-Unterschiede sowie die daraus folgenden Beobachtun-
gen aus anderen Fachgebieten sind der Grund, dass flr das hier verwendete Mus-
kelmodell nur der Anatomische Muskelquerschnitt (Engl. Anatomical Cross-Secti-
onal Area (ACSA)) Verwendung findet.

Il =+ Men: r=086, y= 774 -0.62 x o

{| —&— Women: r= 081, y = 55:5 - 0.42 x|

0 T T T T T
0 20 40 60 80 100

Age (years)

BM Specific Jumping Power [W kg=']

Abb. 3.1: Leistung ermittelt Gber Zweibeinsprung bezogen auf das Alter (RUNGE ET AL. 2004B)
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Studien postulieren einen starken Einfluss des Alters und Geschlechts auf die
Muskelleistung, Abb. 3.1 (RUNGE ET AL. 2004B; TSUBAKI ET AL. 2009). Zusatzlich ist
aus den Pathologien der Sarkopenie (ROSENBERG 1989) und Dynapenia (MANINI
ET AL. 2012) nicht abschlieRend geklart, welche Zusammenhange zwischen Mus-
kelmorphologie und Kraft sowie Leistungsentwicklung vorherrschen. Auch wird
festgestellt, dass die radiologische Abschwachung durch Muskeln variiert
(GOODPASTER ET AL. 2001). Dies ist ein weiterer Hinweis auf variable Muskelmor-
phologien durch z.B. intramuskulares Fett. Des Weiteren besteht der Muskel nicht
nur aus einem Muskelfasertyp. Die Publikation von Gilliver (GILLIVER ET AL. 2009)
untersucht die Leistung chemisch aktivierter Muskelfasern, welchen 18 gesunden
Probanden entnommen wurde. Dabei zeigt sich ein mehrfacher Leistungsunter-
schied W (Watt) pro Volumen L (litre) von Muskelfasern des Typ | mit
1,99+0,72 (W/L) zu Typ Il mit 6,921+2,41 (W/L). Die Berechnung der subjektspezi-
fischen Maximalkrafte fur isometrische und exzentrische Belastung wird durch
zwei im Ganglabor durchgeflihrte Belastungstest in Kombination mit einfachen
mechanischen Ersatzmodellen durchgefiuhrt. Abb. 3.2 zeigt die Berechnung der

isometrischen Kraft pro ACSA des M. quadriceps femoris.

&M quadriceps femoris a, M. quadriceps femoris
> Aquadfemoris = 67;6 cm?
Umlenkung ﬁ"h x 1. M. rectus femoris
Drehpunkt gt A 2. M. vastus lateralis
: 3. M. vastus intermed.
4. M. vastus medialis
Foar
Quadr
Ersatz-
modell
b
! F _ FIsom 'bl
" =
Quadriceps a]
F _470,9N-307,8mm
Quadriceps
Kraftreaktion 34,6 mm
der Messuhr _
< Isom 4 FQuadriceps - 4189’1 N
FQuadriceps — 4189:1N — 62 N
A 67,6cm? cm?

Quadriceps

Abb. 3.2: Berechnung der isometrischen Kraft des M. quadriceps femoris
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Der Proband fuhrt in sitzender Haltung eine Kniestreckung mit minimaler
Winkelanderung ¢ durch. Zu Beginn der Belastung wird der Winkel von Femur-
zur Tibalangsachse mittels eines Goniometers auf 90° positioniert. Eine analoge
Messuhr misst die bei minimaler Winkelanderung entstehende Kraft Fi5,, am
distalen Ende der Tibia. Das Drehzentrum in den Femurkondylen, der Hebelarm
a; sowie der Hebelarm b; wird aus dem CAD-Zusammenbau der Extremitaten
ermittelt. Die muskulare Querschnittsflache des Quadriceps wird etwa an der halben
Femurlange zwischen Trochanter minor und Ende der Knie Kondylen entnommen.
Die dadurch berechnete maximale isometrische Kraft pro ACSA- Flache (mittlere
Zugspannung) im Versuch betragt 62 Ncm2. Der zweite Belastungtest basiert auf

dem mehrfachen Einbeinsprung wie in Abb. 3.3 illustriert.

Lagerung im

‘Spryelenk
S SV
a2 bz TFBoden

Kraftmessplatte

Trizeps
Lager

M. triceps surae

0 —atting ATriceps = 43,8 cm?
22000 . _ FBaden .b2
. Triceps a,
2.011.6 N -101,6mm
FTrice S =
§ 1000 ” 54,5mm
. Frpis =3.749,5 N
Frice s 3749 SN N
. | T = - =85,6—
13 14 w 1: ; 16 17 1. M. soleus ATriceps 43,801’}’1 cm

2. M. gastrocnemius med.
3. M. gastrocnemius lat.

Abb. 3.3: Berechnung der exzentrischen Kraft des M. triceps surae

In diesem Versuch hupft der Proband mehrmals hintereinander auf einem Bein,

ohne jedoch mit der Ferse den Boden zu bertuhren (VEILLEUX ET AL. 2010). Der
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Modellaufbau in Abb. 3.3 erfolgte unter Anwendung einer Fotomontage gemaf
Schunke (SCHUNKE ET AL. 2007). Das vereinfachte Modell des Fulies kann in
Anlehnung an die Untersuchung des Zehenstands durch Kummer (KUMMER 1979)
gesehen werden. Die GroRRe der initialen Kraftkomponente Fg 4., Wird aus den
Messdaten der Kraftmessplatte zu jenem Zeitpunkt entnommen, bei welchem die
maximale Kraft vorherrscht. Die Position des Kraftangriffspunkts ist das von der
Software ausgegebene Center of Pressure (CP), ein berechneter Punkt auf der
Kraftmessplatte, welcher im Zentrum aller auf die Messplatte wirkenden Krafte liegt
(WINTER 1990). Die Hebelverhaltnisse sind den Markerdaten entnommen. Die
berechnete maximale exzentrische Kraft pro ACSA-Flache betragt 85,6 Ncm.
Auch erlaubt das Modell des Einbeinsprungs einen ersten Rlckschluss auf die an
der Achillessehne wirkenden Krafte. Abb. 3.4 zeigt den Querschnitt der
segmentierten Sehne unter Anwendung der bereits berechneten Kraft des M. triceps

surae von 3.750 N.

FTriccps - F
F Lager
A.Sehne

Fsene = Fa sehne
Fome  3.749,5N
—\_ A\ Sehne ~ 50mm’
F N

A.Sehne __
A =7 mm”
A .Sehne

NN
FBOdcn

Achillessehne Ascne = 50 mm?

Abb. 3.4: Berechnung der wirkenden Kraft an der Achillessehne im Einbeinsprung

Die individuell berechneten ,Kraft pro Flache“-Verhaltnisse werden auf alle weiteren
Muskeln und Sehnen ubertragen, welche Verwendung in den Muskelalgorithmen
finden. Fir die maximalen Muskelkrafte wird der Wert 85,6 Ncm2 und fir maximale
Sehnenkrafte 75 Nmm-2 gewahlt. Muskeln wie M. gluteus medius oder M. aductor
magnus mit breiten Ursprung und/oder Ansatz sind durch mehrere Vektoren
abgebildet. Die ACSA- Querschnittsermittlung erfolgt visuell. Es wird die
Muskelflache mit dem groRten Flachenanteil ausgewahlt. Die transversalen
MRT-Aufnahmen erlauben eine gute Segmentation der vertikal verlaufenden
Muskeln.
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Die Flachen der in Bezug auf die Probandenlage bei der Bildgebung fast horizontal
verlaufenden Muskeln (M. quadratus femoris, M. piriformis, M.gemellus M.
obturatorius externus, M. obturatorius internus) werden Uber anatomische
GroRenverhaltnisse angenommen.

Die Flachen der schragverlaufenden Muskeln (M. pectineus, M. adductor magnus,
M. adductor brevis, M. adductor longus) basieren auf geometrischen
Rekonstruktionen, wie in Abb. 3.5 dargestellt. Tab. 3.2 zeigt alle segmentierten
ACSA Muskel- und Sehnenflachen sowie die fur das Subjekt zuldssigen
maximalen Krafte. Diese Werte dienen in den folgenden Optimierungs-

algorithmen als zusatzliche Nebenbedingungen.

M. pectineus

M. adductor brevis

M. adductor longus

M. adductor magnus

Abb. 3.5: Darstellung der Flachenbestimmung schragverlaufender Muskeln

Muskeln, welche durch die Verwendung mehrerer Vektoren abgebildet werden,
erhalten eine Nummer nach der Namensbezeichnung (siehe auch Nummerierung
bei M. adductor magnus in Abb. 3.5). Die individuelle Erstellung

und Anpassung des Mensch-Modells beinhaltet auch die Modellierung von
muskularen Umlenkkraften (HEIMKES ET AL.1992) wund Intersektionen
(THIEL 1996). Die Umlenkung der Kraftverlaufe erfolgt Uber die Berlcksichtigung
von Querkraften und ist in zwolf Muskeln und Sehnen umgesetzt (siehe
auch Tab. 3.2).
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Tab. 3.2: Ubersicht ber die in den Berechnungen verwendete Muskeln, Abkiirzungen, seg-
mentierte Flachen, maximal Ubertragbare Krafte (Fimax) und modellierte Wirkweisen (U+A =
Vektor von Ursprung nach Ansatz, QK-Hufte = Vektor mit Umlenkung im Bereich der Hifte,
QK-Tr. Maj. = Vektor mit Umlenkung am Trochanter Major, QK-F.Dia. = Vektor mit Umlen-
kung im Bereich der femoralen Diaphyse

Nr. | Bezeichnung Abkiirzung ACSA max. zulas- Wirkweise in
[mm?] | sige Kraft [N] Muskelmodell

1 | M. gluteus minimus 1 GIMin1 434 372 U+A

2 | M. gluteus minimus 2 GIMin2 434 372 U+A

3 | M. gluteus minimus 3 GIMin3 434 372 U+A

4 | M. gluteus medius 1 GIMed1 700 600 U+A

5 | M. gluteus medius 2 GIMed2 700 600 U+A

6 | M. gluteus medius 3 GIMed3 700 600 U+A

7 | M. gluteus maximus 1 GIMax1 2.766 2.368 QK-Hifte, QK-Tr. Maj
8 | M. gluteus maximus 2 GlMax2 3.844 3.290 QK-Hlfte
9 | Tractus iliotibialis 2-1 Tllio1 23 1.734 QK-Tr. Maj
10 | Tractus iliotibialis 2-2 Tllio2 23 1.734 QK-Tr. Maj
11 | M. tensor fasciae latae TFL 713 610 QK-Tr. Maj
12 | M. iliacus lia 1.150 984 QK-Hifte
13 | M. sartorius Sa 385 330 QK-F.Dia
14 | M. rectus femoris RF 1.176 1.007 QK-F.Dia
15 | M. quadratus femoris QF 1.553 1.329 U+A

16 | M. biceps femoris caputl. |BFCL 1.310 1.121 U+A

17 | M. semimembranosus Semimem | 873 747 U+A

18 | M. semitendinosus Semiten 873 747 U+A

19 | M. piriformis Pi 600 514 U+A
20 | M. gemellus Ge 400 342 U+A

21 | M. pectineus Pe 1.014 868 U+A
22 | M. obturatorius externus Obte 400 342 U+A
23 | M. obturatorius internus Obti 400 342 U+A
24 | M. psoas Ps 1.553 1.329 QK-Hfte
25 | M. adduktor magnus 1 AddMa1 1.170 1.002 U+A
26 | M. adduktor magnus 2 AddMa2 1.170 1.002 U+A

27 | M. adduktor magnus 3 AddMa3 1.170 1.002 U+A

28 | M. adduktor brevis Addbre 637 545 U+A

29 | M. adduktor longus Addllo 2.832 2.424 U+A
30 | M. vastus lateralis VastL 2.371 2.029 QK-F.Dia.
31 | M. vastus intermedius Vastl 2.100 1.797 QK-F.Dia.
32 | M. vastus medialis VastM 1.220 1.044 QK-F.Dia.
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Die modellierte Intersektion im Bereich der Hufte in Abb. 3.6 zeigt den Verbund M.
gluteus maximus, Tractus iliotibialis und M. tensor fasciae latae. Dabei wird
verdeutlicht, wie der M. tensor fasciae latae und ein Anteil des M. gluteus maximus
in den Tractus iliotibialis inserieren. In den Optimierungsalgorithmen findet der
gemeinsame Ansatz des Muskel- und Sehnenverbunds Uber die Vergabe einer
maximalen Kraftvorgabe Bericksichtigung. Die maximale Sehnenkraft wird unter
Berucksichtigung von anatomischen GrolRenverhaltnissen wie in Abb. 3.7
(THIEL 1996) und einer MRT-Segmentation mit Atj;, = 46,24 mm? (Breite etwa
30 mm) angenommen. Durch den bereits empirisch ermittelten Wert 75 N/mm?
(siehe Abb. 3.4) fur die Kraft pro Sehnenquerschnitt betragt F,,, ti1io = 3.468 N.

‘?1+?2 +ﬁ3‘SF

max.T.ilio

Umlenkung am
~ % Trochanter maior

Abb. 3.6: Ventrale Darstellung der Umlenkung am Trochanter maior, sagittale Darstellung der
Insertion von M. gluteus maximus (1), Tractus iliotibialis (2) und M. tensor fasciae latae (3) mit
gemeinsamen Ansatz an der Tibia
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Abb. 3.7: Bildausschnitt im Bereich des Ansatzes des T. lliotibialis nach Thiel (THIEL 1996)

3.2 Erweiterung eines lineareren Optimierungsalgorithmus zur

Berechnung von Muskelkraften

Die Anwendung von Optimierungsalgorithmen ermdglicht die Berechnung von
Problemen, welche aufgrund einer Uberbestimmtheit mehrere Lésungen aufwei-
sen. Die Form der in der Optimierung verwendeten Funktionen entscheidet, ob ein
lineares oder nicht lineares Problem vorliegt (vgl. UNGER 2010; ALT 2011). In
Abhangigkeit der Aufgabenstellung wird die maximale oder minimale Menge von
Elementen unter Einhaltung von Gleichungen und Ungleichungen gesucht. Die
Minimierungsfunktion unter Berucksichtigung der Nebenbedingungen
min f(x)

XER
A-x<b,
Nb Aeq ‘X = beq;
Ib < x < ub,

findet haufig bei der Berechnung von Muskelkraften Verwendung (PRILUTSKY ET

(3.2)

AL. 1997; HELLER ET AL. 2001). Dabei muss das muskuloskelettale Problem in die

mathematische Formulierung der meist linearen Optimierung Ubertragen werden.
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Hierzu finden Punktkoordianten aus dem positionierten Mensch-Modell (nach Vor-
gaben aus dem Ganglabor) Verwendung. Uber die Muskel- und Sehnenverlaufs-

punkte wie Ursprung 1y, und Ansatz ry;, werden die Vektoren ﬁMi nach

Fui = (Tma — v ) - A, (3.3)
aufgestellt. Somit sind zu Beginn die Wirkungslinien der Muskel- und Sehnenkrafte

fur jede Position des Probanden bekannt. Die Normierung der Vektoren gemaf

FMix / ]_‘::

sl

I::Mi = }\,i_é]v[i = 7\’1 : FMiy / (3_4)

FMiz / F

liefert die skalaren Werte A;, welche Uber den Optimierungsalgorithmus zu bestim-
men sind. Die normierten Vektoren &, finden in den Nebenbedingungen Verwen-
dung. Die Werte flur A; stellen somit die ,unbekannten® KraftgroRen dar, welche
nach der Zielfunktion

171L1€iﬂ{{1=7\1+7\2+...7tn (3.5)
und unter Einhaltung aller Nebenbedingungen (z.B. Momentengleichgewicht)

eine minimale Summe bilden muss. Die Ungleichungen in allgemeiner Form

A-x<b, (3.6)

berucksichtigen z.B. mit

) <F

imax

(3.7)
die flr jeden Muskel oder jede Sehne, auf der Basis des ACSA berechnete,
maximal zulassige Kraft F;, .« in Anlehnung an Tab. 3.2. Die Ungleichungen des
lower bound (Ib) oder upper bound (ub)

Ib<x<ub (3.8)

dienen mit als Randbedingungen, damit gemaf

A =0 (3.9)
die Muskelkrafte nicht negativ (entsprache einer Druckkraft) werden kdnnen. Die

Gleichungsbedingungen in allgemeiner Form
Aeq 'X:beq (310)
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enthalten die durch ,Teilmassenkrafte® entstehenden mechanischen
Momentengleichgewichte sowie in normierter Form die durch Muskel- und
Sehnenkrafte induzierten Momente. Die drehenden Wirkungen der
Teilmassenkrafte (siehe Abb. 3.8) an jedem ,freigemachten” Gelenkpartner, wie

z.B. dem Caput femoris (cf), berechnet sich durch das Kreuzprodukt
—cf —cf  —cf
Mrts =115 X F1s (3.11)
eines Ortsvektors ?CTfS mit dem initialen Kraftvektor z.B. eines Teilmassen-
—cf
schwerpunktes (TS). Das mit dem im Ganglabor bestimmten F;S vorgegebene
— f
Gelenkmoment M;S muss mit den drehenden Wirkungen der Muskel- und

—scf
Sehnenkraften Mi,ﬁ

S NS = ZEiileM, Zriixxéii (3.12)

i=1

in Gleichgewicht sein. Die Gleichgewichtsbedingungen

—cf —cf
Mrs + ZMM] =

i=1

—cf  —cf —cf  —cf -
rrs X Frs +ZTM1XFM1 =0 (3.13)

i=1
—cf —cf —cf -
rrs X Frs +ZI‘M1 xA.em =0
i=1
mussen somit erfullt werden. Die Uber den Optimierungsalgorithmus zu

bestimmenden Unbekannten flihren auf die Werte fur ;.

Ein Nachteil der linearen Optimierung ist eine relativ ,ungleichmafRige” Verteilung
der Muskelkrafte (TSIRAKOS ET AL. 1997), auch ,load sharing problem® genannt.
Die Verteilung der Krafte basiert hauptsachlich auf den Langen der Hebelarme
und berucksichtigt nicht z.B. die Muskelphysiologie oder die Ermudung eines
Muskels. Neuerungen wie nicht lineare Optimierungsansatze nach Challis
(CHALLIS ET AL. 1993)

min) = Z(cshf& )P (3.14)

bertcksichtigen mit CSA; die Muskelphysiologie und fuhren mit p einen variablen

Exponenten ein. Weitere Publikationen (PEDOTTI ET AL. 1978; CROWNINSHIELD ET
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AL. 1981; DUL ET AL. 1984; PRILUTSKY 2000; RASMUSSEN ET AL. 2001; PRILUTSKY ET
AL. 2002) fuhren weitere Zielfunktionen auf und untersuchen unterschiedliche
Parameter. Die zwei Publikationen (TSIRAKOS ET AL. 1997; ERDEMIR ET AL. 2007)
listen systematisch theoretische Muskelmodelle und Entwicklung von
Zielfunktionen (4 lineare, 13 nichtlineare) auf. Unabhangig von der Komplexitat
der Zielfunktion wie der Berechnung einer mdglichen muskuldaren Ermidung,
finden bei den Randbedingungen vornehmlich die an den Gelenken induzierten
Momente Verwendung. Keines der Modelle zur Berechnung von Muskelkraften im
Bereich der Hifte verwendet strukturelle Informationen z.B. der Knochenform.
Die bereits in Kapitel 1.3 aufgefuhrten Theorien von Wolff und Frost finden keine
Berucksichtigung.

Unter Anwendung folgender bereits oben eingeflhrter Hypothese sollen die
klinisch mehrfach bestatigten Postulate mit einem Optimierungsalgorithmus
Uberpruft werden:

.Muskelkrdfte an den unteren Extremititen wirken derart, dass
Biegebeanspruchungen im diaphysdren Bereich der Femora minimiert
werden und vorrangig Druckkréfte entstehen®.

Die Umsetzung soll nicht wie bisher in der Entwicklung einer neuen Zielfunktion,
sondern Uber die Implementierung neuer Nebenbedingungen erfolgen. Diese
neuen Nebenbedingungen enthalten Informationen Uber ossare strukturelle
Beanspruchungen, welche induziert werden, wenn der Optimierungsalgorithmus

einem Muskel Uber ); Krafte zuweist.
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Wirkungslinie"_

—cf
von Frg

(a) (b)
Abb. 3.8: (a) Freischnitt der Hifte mit Muskelkraften 1?(;,; in Griin und initialer Kraft 1??; in Rot (b)
Freischnitt im femoralen Schaftbereich mit lokal wirkenden Muskelkraften l_fﬁi und initialer Kraft
Frs in Rot
Die notwendigen Berechnungsinformationen wie Knochenstruktur und Positionen
von Muskel und Sehnen werden mittels eines Freischnitts in der femoralen
Diaphyse berechnet.
Abb. 3.8 (a) visualisiert die Berlcksichtigung der Krafte um das Lager im Caput

femoris und mit (b) in der femoralen Diaphyse. Wie bereits bei den wirkenden

_fd
Momenten am Caput femoris wird Uber die bekannte Kraft F;g und den

Ortsvektor ngs nach

M?s =;?s Xﬁ"frds (315)
ein initial wirkendes Moment berechnet. Zusatzlich wirken im femoralen

Schaftbereich die Uber Muskel- und Sehnenkrafte induzierten Momente le\jlﬁ,

deren Berechnung gemaf
N, —1fd N, —td —fd N, —fd —fd
ZMMi =ZrMi X Fui =ZrMiX7bieMi (3.16)
i=1 i=1 i=1
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_fd  —fd -
erfolgt. FUr den Fall Mg # My; entsteht das Schnittmoment Mg des als Balken
modellierten Oberschenkelknochens. Fur Algorithmen, welche nur die drehenden

Wirkungen an Gelenken betrachten, gilt

—f i — -
MTS+ZMMi +Mip =0. (3.17)

i=l

Die Vermeidung aller wirkenden Schnittmomente ist durch

M =0 (3.18)

und
—fd N, —fd
Mis = —ZMMi (3.19)
i=l
definiert. Fur die folgenden Optmierungen werden jedoch Torsionsmomente
zugelassen und nur die Biegemomente um die x- und y-Achse mit den initialen

Momenten gleichgesetzt. In Abb. 3.8 (b) ist die x-Achse des KSg; in Rot und die

y-Achse in Grun dargestellt. Der noch wirkende Schnittmomentenanteil, welcher

in Myp enthalten ist, berechnet sich aus der Gleichgewichtsbedingung

N,
Mg, + > My, + Mgy, =0. (3.20)
i=1

Der lineare Optimierungsalgorithmus, unter Ausschluss aller Schnittmomente im

diaphysaren Bereich, ist in allgemeiner Form nach

min =A+A,+...4; Methode 1
AER

7\’i < Fimax
A >0
(3.21)

—cf N et -
NB.{Mrs + > Mui =0
i=1
Mrs + Z Mwmi =0

i=1

definiert. Durch Zulassung der Momente um die z-Achse (Torsion) lautet der in

Matlab® implementierte Algorithmus
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min = A+ A,+...4;
AER
kiSF Methode 1

imax

A >0

—cf N er -

Mrs + ;MMi =0 \ Methode 2 (3.22)

NB. N

Mgde + ZMf\(/jﬁx = 0
i=1

Nl
fd fd
Mm+ZMW—Q
i=1

Die Zielfunktion enthalt, aufgrund der im Mensch-Modell berucksichtigten

Muskeln (siehe Tab. 3.2), zweiunddreil3ig unbekannte A;-Werte.
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3.3 Berechnung von Muskelkraften und femoralen Beanspruchungen

im Einbeinstand

Das biomechanische Modell des Einbeinstandes eignet sich aufgrund der nur
statisch wirkenden Krafte gut fir eine erste Optimierungsrechnung sowie zur Kon-
trolle der Masseverteilungen des Mensch-Modells. Die Zuweisung der Massen auf
die einzelnen Segmente der Extremitaten ergeben im statischen Fall, die wirken-
den Gesamtkrafte. Der Aufwand einer individuellen Massenbestimmung sowie
lokalen Zuweisung ist hoch. Alternativ kobnnen automatisierte Massenzuweisungs-
algorithmen auf Basis von anthropometrischen Daten fir die Berechnung von Teil-
massenschwerpunkten oder den Gesamtmassenschwerpunkt Centre of Mass
(CM) benutzt werden. Zur Kontrolle der Algorithmen steht, wie in Abb. 3.9 (a)
ersichtlich, der Proband ruhig auf einem Bein. Abb. 3.9 (b) verdeutlicht Gber die
geringen Bodenreaktionskrafte in x-Richtung mit 7,3 N und y-Richtung mit -1,6 N,
dass um den Zeitpunkt 1,47 Sekunden die betrachtete Person praktisch stillsteht.
Die Kraft in z-Richtung mit 660 N kann somit als maximaler Anteil gesehen werden

und CP sowie CM sollten Gbereinander liegen.

Auswahl des Zeitpunktes
A

e m

11 12 13 14 15 16 17 18 19 2

Sek. [s]
e=—Kraft in X ==——Kraftiny ———Kraftinz

(a) (b)
Abb. 3.9: (a) Proband im Einbeinstand (b) Diagramm der Bodenreaktionskrafte
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Jedoch zeigt Abb. 3.10 am Beispiel des Einbeinstandes den systematischen Feh-
ler von etwa lomet = 42 mm. Mit der Annahme, dass die fehlerhafte Zuweisung der
Massen hauptsachlich Uber dem Caput femoris liegt, kdnnte ein fehlerhaftes Huft-
gelenkmoment von bis zu 23 Nm entstehen. Der Vektor mit der Gesamtkraft von
660 N wird dabei um die Masse des Standbeins mit etwa 17,1 % verringert. Durch
eine geometrische Rekonstruktion des Standbeins ist eine Berechnung der Teil-
massenschwerpunkte moglich. Dabei finden die Rekonstruktionen des Ober-
schenkels (Muskel und Fett) des Femur, der Unterschenkel (Muskel und Fett)
sowie des FuRes Verwendung. Die Massen sowie die Koordinaten der lokalen
Massenschwerpunkte werden Uber eine Dichtezuweisung in Anlehnung an Winter
(WINTER 1990) mit der CAD-Software Ansys® SpaceClaim Direct Modeler™ auf
Basis eines erweiterten Hanavan-Modells (HANAVAN 1964 ) ermittelt. Tab. 3.3 stellt

die berechneten Werte dar.
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Abb. 3.10: Darstellung von CP und CM im Einbeinstand welche in y-Richtung einen Ab-
stand von etwa 42 mm aufweisen mit Fotomontage des Fulles aus (SCHUNKE ET AL. 2007)
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Tab. 3.3: Berechnung der Teilmassenschwerpunkte des linken Standbeins

Segment Volumen [cm?] Dichte [g/cm?] Masse [g]
Oberschenkel (Muskel+Fett) 7379,3 1,1 7748,3
Femur 544.,0 1,4 761,6
Unterschenkel (Muskel+Fett) 2003,4 1,1 2103,6
Tibia und Fibula 3171 1,4 4439
Fufd (alles) 773,0 1,2 927,6

Ziel der weiteren Berechnungen ist die Lokalisierung des an der Huifte wirkenden
initialen Kraftvektors in Anlehnung an den ,Pauwelsschen Einbeinstand® (siehe
Abb. 1.2). Die Xs;peins Yg peins ZstBein-KOOrdinaten des Teilmassenschwerpunkts
des Standbeins mg, g.i, €rfolgt Uber die allgemeine Formel

_m X, +m, X, +m,; X,

m1+m2 +m3
_my,+m,-y,+m, -y,
m, +m, +m, (3.23)

y

, —mztm, -z, +m, -z

l’Ill-i-l’Ilz-i-l’Il3

zur Berechnung eines Schwerpunktes in kartesischen Koordinaten. Abb. 3.11 (a)
visualisiert die Teilmassen und Abb. 3.11 (b) die berechnete Teilmasse mg; i, des
Standbeins. Das Berechnungsmodell Abb. 3.11 (c) zeigt, dass durch die Subtrak-
tion mg; i, VON der Gesamtmasse mg...m: der auf die x-und y-Ebene projizierten

Teilmassenschwerpunkts mr,; g30, resultiert.
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-
FGesamt

Mopersch.= 717 kg

Mg, = 0,7 kg

FTeil,83%
\ 4
# 1:;St.Bein
y
Myptersch. — 2’1 kg
my;, = 0,4 kg 1.1
DS Lager A
I z _FCP = l:Gesamt
Mpug = 0,9 kg X %
KS-A~
(a) (b) (c)

Abb. 3.11: (a) Darstellung von Einzelmassen des Standbeins (b) Visualisierung des Teil-
massenschwerpunktes mg, ., (C) einfaches Modell zur Berechnung der Wirkungslinie des

Teilmassenschwerpunkts Fres30,
Unter Berucksichtigung der vektoriellen Hebelverhaltnisse (Ortsvektoren)
ZU Freilg30 Und Fspein kann tber

ZFZ =0 Mg - & = My gz, &+ My iy * 8

ZMf =0: FSt.Bein,z 'ISt.Bein,x + FTeil,83%,z 'lTeu,83%,x =0

A_Qn- . . =
zMy - O . FSt.Bein,z 1St.Bein,y + FTei1,83%,z lTei1,83%,y - O

1 _ _(ISt.Bein,x : FzSt.Bein,z) (324)
Teil,83%,x — E
Teil , 83%,z
1 _ _(ISt.Bein,y ’ FSt,Bein,z)
Teil 83%,y E
Teil,83%,z

die lotrechte Wirkungslinie, definiert Gber Iy g30,x UNd lreiig30,, des Teilmassen-

schwerpunkts mr; g30,, DErechnet werden.
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Dieser reprasentiert bei dem Probanden etwa 83 % der Gesamtkdrpermasse und
wird unter Berucksichtigung der Erdbeschleunigung als Vektor F’Teilm% definiert.
Durchlauft die Wirkungslinie von ﬁTeil‘%% nicht den Lagerpunkt im Mittelpunkt des
Caput femoris, entsteht Uber den Abstand TTeiL83% ein Gelenkmoment. Abb. 3.12

bildet den Vektor ﬁTeing% ab und zeigt die Berechnungsergebnisse.

E

Teil ,83%,z

=F

Teil 83%

o 1 _ _(1SLBein,x 'FSt,Bem,z)
r Teil 83%,x E
Teil,83%,z

_ —(-21,76 mm - (-117,2N))
Teil 83%.x —546,81N

1Tei1,83%,x =4,68 mm

1

1 _ _(ISLBein,y : FSt.Bein,z)
Teil,83%,y — F
Teil 83%,z

_ﬁ 1 0,
Teil.83% —(43,78mm - (-117,52N))
v 1Teil,83%,y = _546.81N
Fiesamt Lraigaosy = =941 mm

Abb. 3.12: Visualisierung des Vektors F’Teﬂm% in Rot und der Wirkungslinie von fGesamt in Blau

Die Wirkungslinie von ﬁTeﬂm% in x-Richtung 4,68 mm und in y-Richtung 9,41 mm

von der Wirkungslinie ﬁGesamt entfernt. Diese Berechnung (siehe auch Anhang A)
verdeutlicht, dass im Gegensatz zu den Abb. 1.2 und 1.3, die Wirkungslinie von
F)Teﬂ&% im Bereich der Hufte des Standbeins zu finden ist. Zur Berechnung der
Muskelkrafte sowie Beanspruchungsermittiung durch ein FE-Modell erfolgt nun
die Anwendung des linearen Optimierungsalgorithmus. Abb. 3.13 (a) zeigt in Rot
den initialen Kraftvektor ﬁTeil,83%, als auch eine Schnittebene, Uber welche
zusatzliche Daten fir die Optimierung berechnet werden. Die blauen Linien
visualisieren, in Anlehnung an Tab. 3.2, die dreidimensionalen Verlaufe der
zweiunddreiRig implementierten Muskelverlaufe. Insgesamt zwolf der Linien wie
z.B. Tractus iliotibialis weisen Richtungsénderungen auf. Diese Anderungen der
Linienverlaufe fuhren zu mindestens einer Querkraft. Dabei kdnnen Quer-

kraftvektoren, wie in Abb. 3.13 (b) am Muskel M. gluteus maximus 1 demonstriert
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wird, parallel oder sich von einer potentiellen Anlageflache entfernen. Die in
Abb. 3.13 (b) visualisierte Querkraft des Tractus lliotibialis ,trifft“ direkt das Femur

und kann auf ein FE-Modell appliziert werden.

Querkraft
M. gluteus-

Querkraft 1 maximus 1

T. iliotibialis

Querkraft 2
T. iliotibialis

(b)

Abb. 3.13: (a) Berechnung der Muskelkrafte im Hiftbereich fiir den Einbeinstand (b) Darstel-
lung der Querkrafte von M. gluteus maximus und Tractus iliotibialis

Insgesamt beinhaltet das Modell 12 Umlenkungen, die einen direkten Einfluss auf
die Biegebeanspruchung in der femoralen Diaphyse nehmen. Die Richtungen der
Querkrafte variieren mit der Position der Extremitaten. Nach jeder Positionsein-
stellung des Mensch-Modells (Einbeinstand und drei Positionen im Gehen) erfolgt
eine visuelle Begutachtung und Nachjustierung der Muskel- und Sehnenverlaufe
zur Verringerung maoglicher Diskrepanzen zwischen Computermodell und realem
Individuum.

Bei der Modellierung von Muskelkraften mittels Vektoren kann auch der Fall ein-
treffen, dass resultierende Querkrafte ,den Knochen um nur wenige Zentimeter
verfehlen®. In der Realitat ware eine Kraftibertragung von Umlenkkraften der
aulRenliegenden Muskeln und Sehnen Uber die darunterliegende Muskelmasse
auf ossare Strukturen vorstellbar. Ein genereller Ausschluss der gesamten Mus-

kelkomponente wirde zu ,Verlusten“ des Freiheitsgrades in der Optimierung und
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uberhohten Huftgelenkkraften fihren. Im FE-Modell wird die berechnete Kraftkom-
ponente an Knoten appliziert, die bezuglich der vektoriellen Wirkungslinie den ge-
ringsten Abstand aufweisen. Dies verursacht einen systematischen Fehler. Es
wird daher festgelegt, dass nur dann diese Verfahrensweise der Wirkungslinien-
verschiebung Verwendung findet, wenn die dadurch entstehenden Abweichungen
der Biegemomente im femoralen Schaftbereich in der x- und y-Ebene weniger als
2 MPa betragen. Die Berechnung der Differenz erfolgt analytisch. Der erhdhte
Kontrollaufwand wird fur die in dieser Arbeit vorgestellten FE-Berechnungen (zwei
Simulationen des Einbeinstandes und acht der drei Positionen im Gangzyklus)
visuell und nicht Gber eine Programmierung durchgeflhrt.

Wie in Abb. 1.7 ersichtlich erfolgt nach der Positionierung des Mensch-Modells
und der Koordinatentransformationen in Excel die Generierung des Matlab-Skrip-
tes. Abb. 3.14 stellt einen Auszug des Matlab-Skriptes fur die Anwendung der
neuen Methode 2 flir den Einbeinstandes dar. Die statische Teilkdrperkraft von
546,81 N fiihrt zu Momenten von Mg, = -39.499 Nmm, MS, = -10.953 Nmm und

M%fs,x=-7.241 Nmm am Caput femoris sowie Mdes,X=-41.242 Nmm und

M, = 19.334 Nmm an der femoralen Diaphyse (vgl. Abb. 3.14, Punkt 6).
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%Zielfunktion

1. Zielfunktion mit 32 Variablen gemaf 15 2.1 £3-13 415 551 £6-1; f7-1; f8<l; £O-1;
f=[ f1; 23 f3;  fa4; &5 £63 f7; f8; fa;
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2. Kraftbeschrankungen fur 32 Muskeln
gemal (3.7)

0000 OOOOOOOOOOODOOOOOCOOOOOeROOO
S R = TR R e R e Ry R Y Y e e e e = = =
0000000000000 00000000000000SOHOD
0000000000000 00000000000000SHOOO
00O OCOOOOO0OOOOOOROOOOOReheoOD
00D PO OO OO OO OO0 HhEEOOD
0000000000000 000000000000HOSOOOD
0000000000000 00000000000HhO0OSO00D

3. Fimax Werte in N fur 32 Kraftbeschran- {§
kungen gemaf Tab 3.2 und (3.7) b -

1 2 3
M G1 Mini 1 g M G1 Mini 2 g M G1 Mini 3
[372 z 372 372

%Normiete x,y,z-Momente um Caput femoris _und
%x,y-Momente femorale Diaphyse von Muskeln und Sehnen [Nmm]
1 4 5 6 7

4. Normierte X,y,z-Momente um KS¢¢ und feq:[—ig.g% —34;30 —glzgg —;g.g‘z’ —g?.gg —ig.gé —%.g% 9?}055
KS: durch Muskeln gema (3.12; 3.16) S oM pmEna g Cim e &

0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 -7.26  0.00

%Gegebenen x,y,z-Momente um Caput femoris und
%x,y-Momente femorale Diaphyse von Teilkorperkraft [Nmm]
beg= [ -39499 -10953 -7241 -41242 19334];

5. Gegebene x,y,z-Momente um KS.r und
X,y-Momente um KS¢ durch Teilkérper- {
kraft geman (3.11; 3.15)

6. Bestimmung das Muskeln nur Zug- b - zeros2,1;
krafte entwickeln kénnen gemaf (3.9)

7. Aufruf der |Ineal'en Opt'm'erung { [x,fval,exitflag,output,lambdal = Tinprog(f,A,b,Aeq,beq,1b);

Abb. 3.14: Auszug und Erkiarung des fir den Einbeinstand verwendeten Matlab-Skripts unter
Verwendung der neuen Optimierungsmethode 2

Tab. 3.4 fuhrt resultierenden Muskel- und Gelenkkrafte beider Optimierungsme-
thoden auf. Fir den Ausgleich der Gelenkmomente der Hufte bendtigt die Me-
thode 1 eine Gesamtmuskelkraft von 651 N. Die um 75,4 % erhdhte Summe der
Muskel- und Sehnenkrafte von 1.142 N der Methode 2 erklart sich durch die
zusatzliche Minimierung der Biegung in der femoralen Diaphyse. Die resultierende
Huftgelenkkrafte unterscheiden sich jedoch nur um etwa 16 %. Ausschlaggebend
hierfur ist, dass Krafte aufgrund der M. rectus femoris oder Tractus iliotibialis Mo-
mentenwirkung auf das Huftgelenk und femorale Diaphyse haben, hingegen
M. vastus lateralis nur auf die femorale Diaphyse (Ursprung unterhalb des Huftge-

lenks).
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Tab. 3.4: Ergebnisse der Muskel- und Gelenkkraftberechnung des Einbeinstandes basierend
auf einer Teilkorperkraft von 546,81 N

Einbeinstand, Methode 1 Krafte [N] Einbeinstand, Methode 2 Krafte [N]

M. gluteus maximus 1 83 M. gluteus maximus 1 30

M. gluteus maximus 2 37 M. gluteus maximus 2 130

Tractus iliotibialis 2-2 531 Tractus iliotibialis 2-2 526
M. rectus femoris 146
M. vastus lateralis 310

Weitere Ergebnisse Weitere Ergebnisse

Gesamtmuskelkraft [N] 651 Gesamtmuskelkraft [N] 1.142

Res. Huiftkraft [N] 1.180 Res. Hiiftkraft [N] 1.352

Res. Huftkraft %BW 175 Res. Hiftkraft %BW 203

Diese erste Berechnung des Einbeinstandes flhrt die Wirkweise des erweiterten
Muskelalgorithmus vor. Die Randbedingungen wie Gelenkkrafte kdbnnen mit aktu-
ellen Daten aus der Orthoload-Datenbank (http://www.Orthoload.com) des Julius-
Wolff-Instituts
(BERGMANN 2013) visualisiert Messwerte des Patienten H4L, der drei Monate

in Berlin verglichen werden. Abb. 3.15 aus Bergmann
postoperativ den Einbeinstand in einem Ganglabor durchfuhrt. Bei ruhigem Stand
betragt die Huftreaktionskraft zum Zeitpunkt finf Sekunden etwa 249 % des BW
und mit leichter Bewegung (Gleichgewichtsfindung) maximal 275 %BW. Es wird
ersichtlich, dass Methode 1 mit 175 %BW und Methode 2 mit 203 %BW die an
einem Patienten gemessenen Krafte unterschatzten. Die in Abb. 3.15 ersichtliche
dynamische Komponente aufgrund der Gleichgewichtsfindung wird in einer

nachsten Betrachtung des Einbeinstandes untersucht.

Hip Joint* Forces and Moments Relative to Femur W7 HAL_290411_1_118 LKF

300 Forces [%DBW] —F

w731 %EW

317%BW

—Fx —Fy —F

Total Farce F
[ ] <58

] <110
<165
<220
>=220
275=Max

200

100

R 11a%Ey
-100

-200

FPosterior Anterior || Posterior Anterio

/ - -Y
-300 - = Py—

Abb. 3.15: Screenshot aus Bergmann (BERGMANN 2013) des Patienten H4L und der Videosig-
natur h4l_290411_1_118_screen.mp4
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Im Mensch-Modell wird der gleiche Abstand der Teilkorperkraft angenommen je-
doch ﬁTeiL%% auf 660 N erhoht, was in etwa der beobachteten Dynamik in
Abb. 3.15 entspricht. Die Betrachtung dient insbesondere fur die Veranschauli-
chung der Funktionsweise der Optimierung sowie der anschlieBenden FE-
Simulation. Erneut finden die Gleichungen gemal} 3.22 (Seite 49) Verwendung.
Abb. 3.16 (a) - (f) zeigt fur invers berechnete Muskelkrafte und resultierende
Huftreaktionskrafte, darauf basierende FE-Simulationsergebnisse (Normalspan-
nungen in Schaftrichtung) im Einbeinstand. Links angeordnet sind Ergebnisse,
basierend auf der Optimierungsmethode, die nur das Momentengleichgewicht um
die Gelenke bertcksichtigen (Methode 1). Dabei wird in Abb. 3.16 (a) und (c) der
Biegeanteil im Schaft auf Grund der berechneten Muskeln in (e) erkennbar. Die
mediale AulRenseite erfahrt eine Druckbeanspruchung und lateral eine Zugbean-
spruchung. Die Losungen der neuen verbesserten Methode 2 ist in
Abb. 3.16 (b) und (d) dargestellt. In der femoralen Schaftmitte wirken vornehmlich
Normalkrafte. Lokale Biegeanteile sind etwas oberhalb von der in der Optimierung
bertcksichtigten Stelle vorzufinden.

Bezlglich der Funktionsweise (lineare Programmierung) wird durch die Ergeb-
nisse in Tab. 3.4 und Abb. 3.16 (e) und (f) die Selektion der gleichen Muskeln und
Sehnen jedoch mit erhdhten Kraften ersichtlich. Die um etwa 21 % erhdhte
Teilkorperkraft von 660 N (bezogen auf 546,81 N) fuhrt zu einem Anstieg der
Gesamtmuskelkrafte um etwa 20,7 % (651 N auf 786 N) bei Methode 1 und
20,7 % (1.142 N auf 1.378 N) bei Methode 2 was die linearen Zusammenhange
bestatigt.
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20
10

-10
-20
Min

Normalsp. in z

Einbeinstand, Methode 1 | Kréfte [N] Einbeinstand, Methode 2 | Krafte [N]

M. gluteus maximus 1 100 M. gluteus maximus 1 36

M. gluteus maximus 2 45 M. gluteus maximus 2 156

Tractus iliotibialis 2-2 641 Tractus iliotibialis 2-2 636
M. rectus femoris 176
M. vastus lateralis 374

Weitere Ergebnisse Weitere Ergebnisse

Gesamtmuskelkraft [N] 786 Gesamtmuskelkraft [N] 1.379

Res. Huftkraft [N] 1.425 Res. Huftkraft [N] 1.632

Res. Huftkraft %BW 212 Res. Hiiftkraft %BW 243

e f
Abb. 3.16: (a) Femur(r%it Ergebnissen (Normalspannungen in Schaftricht(u)ng) nach Methode 1
(M1) (b) Femur mit Ergebnissen nach Methode 2 (M2) (c) Schnittansicht Femur M1 mit deutlich
erkennbarer Biegung (d) Schnittansicht Femur M2 mit minimalen Biegeanteilen (e) Ergebnis-
Ubersicht der Muskelkraftberechnung nach M1 (f) Ergebnistbersicht der Muskelkraftberechnung
nach M2
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3.4 Muskelkrafte und femorale Beanspruchungen im Gangzyklus

Analog zum Einbeinstand finden die in Abb. 3.17 gemessenen Bodenreaktions-
krafte fur die Auswahl der drei zu berechnenden Positionen Verwendung. In der
ersten Position befindet sich der Proband bezuglich eines normierten Gangzyklus
bei etwa 12,6 % (Sekunde 0,13) zu Beginn der mittleren Standphase (WHITTLE ET
AL. 1996; Perry 2003). In Position 2 bei 27,5 % (Sekunde 0,29) am Ende der mitt-
leren Standphase und in Position 3 bei 46,4 % (Sekunde 0,48) am Ende der

terminalen Standphase.

900 < = *
D A\ T=60,4 % " '
800 / \ B 1,2E | “".\.
z om “"‘"
=R I S 8 B et st i wiel B A R
£ 600 =0 L¥
S 500 - I \ / \ -08Z%  Post NE
© 500 » |
$ 400 - 0,65
= \ %
9 300 | 0,49
o Pos1 Pos2 Pos3 S
o 200 \ 'g
100 - 0.2
0 0
0,0 0,13 0,29 0,48 0,63 Pos3
Zeit [s] ) ) )
Bodenreaktionskraft = = =« KOrpergewicht (statisch)

Abb. 3.17: Verlauf der Gesamtbodenreaktionskraft im Gangzyklus und statisches Kérpergewicht

Zu diesen Zeitpunkten werden die Mensch-Modelle anhand der Punktkoordinaten
der reflektierenden Marker im Ganglabor ausgerichtet (siehe Abb. 2.13 und Abb.
2.14). Auch dient die um das Teilmassengewicht des Standbeins reduzierte
Bodenreaktionskraft als initiale Kraft. Diese betragt in Position 1 Frg =700,1 N.
Unter der Berucksichtigung, dass derzeit eine automatische Massenzuweisung zu
grélkeren Abweichungen bei der Berechnung der Gelenkmomente am Caput
femoris fuhren kann (siehe Abb. 3.10), wird mittels der x-, y-, z-Kraftkomponenten

des CP, die Wirkrichtung der initialen Kraft berechnet.
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Abb. 3.18 stellt das virtuelle Probandenmodell mit der Wirkungslinie in Blau dar.
Fir diese aus dem Ganglabor bestimmten Positionen und Krafte findet die
Anwendung der Optimierungsalgorithmen zur Berechnung der Muskelkrafte

Verwendung.

(b)
Abb. 3.18: (a) Subjekt von sagittal im Ganglabor in Pos1 mit visualisierter Wirkungslinie der
initialen Kraft (b) Subjekt von ventral mit Muskeln

Abb. 3.19 (a), (c) und (e) fuhren Berechnungsergebnisse der Methode 1 auf. Es
wird, in Anlehnung an die Literaturrecherche von Kapitel 1.2, erneut die eine Zug-
und Druckverteilung in der femoralen Diaphyse ersichtlich. Die Druckseite mit
einer Normalspannung in z-Richtung von etwa oy, =-20,6 MPa wurde

gemal

e\, =0 (3.25)
mit einem isotropen E-Modul von 17 GPa (BURSTEINETAL. 1976) zu en, =-1.212
und nach dem mechanostatischen Modell zu Knochenaufbau fuhren. Abb. 3.19
(c), (d) und (f) zeigen Berechnungsergebnisse der Methode 2. In der femoralen
Schaftmitte wirken vorwiegend Druckkrafte. Biegeanteile sind ab etwa 6 cm ober-

halb der im Optimierungsalgorithmus berucksichtigten Stelle zu finden.
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Analytische Berechnungsmethoden finden in der Ergebnistberpriafung Verwen-
dung. Wie in Abb. 3.19 (d) dargestellt, werden an vier Berechnungspunkten die
Normalspannungen in z-Richtung analytisch sowie in der FE-Simulation ermittelt.
Als Mal fur die Genauigkeit, soll die Differenz erneut kleiner 2 MPa sein. Die ana-

lytischen Normalspannungen werden gemaf

. o (3.26)

N.z A

Dia.Fem.
berechnet und Abb. 3.8 (b) veranschaulicht die Vektoren. Biegeanteile um die

x-Achse konnen durch

[M'flfle ZMfd + MFDXJ bx
=+

Glffx (3.27)
IX
bzw. um die y-Achse nach
(M$Sy + ZMMly FDyJ
off —+ (3.28)
by = — I

y

berechnet werden. Die Querschnittsflache des Femur Ap;, rern, UNd die axialen

Flachentragheitsmomente I, und I, sowie die Abstandsmalie I, und I, sind

vorgegebene Parameter. Beanspruchungsanteile wie Schub und schiefe Biegung

werden vernachlassigt.
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Normalsp. in z

Max
10
-10
-20
Min

(b)

Methode 1, Pos1 Krafte [N] Methode 2, Pos1 Krafte [N]
M. gluteus maximus 1 66 M. gluteus minimus 3 89
M. gluteus maximus 2 211 M. gluteus medius 2 155
Tractus iliotibialis 2-2 685 M. gluteus medius 3 600
M. gluteus maximus 2 248
M. rectus femoris 141
M. vastus lateralis 1.227
Weitere Ergebnisse Weitere Ergebnisse
Gesamtmuskelkraft [N] 962 Gesamtmuskelkraft [N] 2.460
Res. Huftkraft [N] 1.609 Res. Hiiftkraft [N] 1.861
Res. Hiftkraft %BW 239 Res. Hiftkraft %BW 276

(€)

M

Abb. 3.19: (a) Femur mit Ergebnissen in Pos1 nach Methode 1 (M1) (b) Femur mit Ergebnissen
in Pos1 nach Methode 2 (M2) (c) Schnittansicht Femur M1 mit deutlich erkennbarer Biegung (d)
Schnittansicht Femur M2 mit minimalen Biegeanteilen (e) Ergebnistibersicht der Muskelkraftbe-
rechnung nach M1 (f) Ergebnistbersicht der Muskelkraftberechnung nach M2
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Somit ergibt sich unter Anwendung einer Flache Ap;, pem. = 922 mm? und einer Ge-
samtkraft Frg, plus Fy;, in z-Richtung mit -1.983,7 N eine Spannung von
on, = -3,8 MPa. Die Abweichungen von -1,61 MPa zwischen analytischer und in
Abb. 3.19 dargestellter FE-Berechnung resultieren aus der Implementierung der
Krafte im FE-Modell auf Flachenpatches und geringer Wirkungslinienverschie-
bung.

Im nachsten Schritt erfolgt die Berechnung des Subjekts in Position 2. Das Modell
ist wie in Abb. 3.20 dargestellt ausgerichtet und erneut werden Muskelkrafte der
initial wirkende Kraft FTS von 343,5 N gleichgesetzt. Abb. 3.21 (a), (c) und (e) zeigt
die FE-Berechnungen und Muskelkrafte nach Methode 1.

d
e
I

\'\:‘
.

(@)

Abb. 3.20: (a) Subjekt von sagittal im Ganglabor in Pos2 mit visualisierter Wirkungslinie der initi-
alen Kraft (b) Subjekt Pos2 von ventral mit Muskeln
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Normalsp. in z

(c)
Methode 1, Pos2 Krafte [N] Methode 2, Pos2 Kréfte [N]

M. gluteus maximus 1 31 M. gluteus minimus 3 38

Tractus iliotibialis 2-2 284 M. gluteus maximus 2 31

M. tensor fasciae latae 66 Tractus iliotibialis 2-2 305
M. rectus femoris 116
M. vastus lateralis 235

Weitere Ergebnisse Weitere Ergebnisse

Gesamtmuskelkraft [N] 381 Gesamtmuskelkraft [N] 725

Res. Huftkraft [N] 718 Res. Huftkraft [N] 822

Res. Huftkraft %BW 107 Res. Huftkraft %BW 122

(e) (f)

Abb. 3.21: (a) Femur in Pos2 mit Ergebnissen nach Methode 1 (M1) (b) Femur in Pos2 mit Er-
gebnissen nach Methode 2 (M2) (c) Schnittansicht Femur M1 mit deutlich erkennbarer Bie-
gung (d) Schnittansicht Femur M2 mit minimalen Biegeanteilen (e) Ergebnistibersicht der Mus-
kelkraftberechnung nach M1 (f) Ergebnisibersicht der Muskelkraftberechnung nach M2
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Die Biege-Druck-Seite ist medial zu finden und Zug lateral. Aufgrund der relativ
kleineren Belastung der 1_?}5 sind die entstehenden Biegespannungen geringer als
in Position 1 und Position 3. Abb. 3.21 (b), (d) und (f) zeigen die Berechnungser-
gebnisse nach Methode 2. Im betrachteten femoralen Schnittufer ist hauptsachlich
Normalspannung in z-Richtung mit sehr geringen Biegeanteilen vorzufinden. Die
Abweichung der FE-Berechnung in Abb. 3.21 (d) zur vereinfachten analytischen
Rechnung, mit einer Normalkraft in z-Richtung von -979,3 N und dadurch resultie-
renden Normalspannung von oy, = -1,9 MPa, ist mit 0,3 MPa ebenfalls gering.

Abb. 3.22 (a) und (b) visualisieren das positionierte Mensch-Modell in der dritten

Position. Die initial wirkende Kraft FTS betragt 666,2 N. Abb. 3.23 (a), (c) und (e)

fuhren die FE-Berechnungen und Muskelkrafte nach Methode 1 auf.
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Abb. 3.22: (a) Subjekt von sagittal im Ganglabor in Pos3 mit visualisierter Wirkungslinie der initi-
alen Kraft (b) Subjekt Pos3 von ventral mit Muskeln
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Normalsp. in z

(d)

Methode 1, Pos3 Krafte [N] Motliode 2/ Posa Kréfte [N]

M. tensor fasciae latae 610 Tractus ilictibialis 2-2 68

M. iliacus 532 M. tensor fasciae latae 610

M. sartorius 270 M. iliacus : 85

M. rectus femoris 133 M. rectus femoris 596
M. pectineus 287
M. vastus lateralis 359

Weitere Ergebnisse

Gesamtmuskelkraft [N] 1545 Weitere Ergebnisse

Res. Hiiftkraft [N] 2.057 Gesamtmuskelkraft [N] 2.005

Res. Huftkraft %BW 306 Res. Huftkraft [N] 2.174
Res. Huftkraft %BW 323

(e) (f)

Abb. 3.23: (a) Femur in Pos3 mit Ergebnissen nach Methode 1 (M1) (b) Femur in Pos3
mit Ergebnissen nach Methode 2 (M2) (c) Schnittansicht Femur M1 mit deutlich erkennba-
rer Biegung (d) Schnittansicht Femur M2 mit minimalen Biegeanteilen (e) Ergebnisiiber-
sicht der Muskelkraftberechnung nach M1 (f) Ergebnisibersicht der Muskelkraftberech-
nung nach M2
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Wie bei den Positionen 1 und 2 ist eine eindeutige Biegebeanspruchung vorzufin-
den. Abb. 3.23 (b), (d) und (f) zeigen die Berechnungsergebnisse nach Methode 2,
mit fast vollstandiger Minimierung der Biegebeanspruchung im mittleren femora-
len Schaftbereich. Die Abweichung der FE-Berechnung in Abb. 3.23 (d) zur ana-
lytischen Rechnung, mit einer Normalkraft in z-Richtung von -2.260,7 N und
dadurch resultierenden Normalspannung von on.. = - 4,3 MPa, betragt 0,7 MPa.
Die Berechnungen belegen in Abb. 3.19 (d), Abb. 3.21 (d) und Abb. 3.23 (d), dass
durch den Ausschluss der Momente in der femoralen Diaphyse um die x- und
y-Achse Muskelaktivitatsmuster vorhanden sind, die vorwiegend Druck in den
Knochen induzieren. Im Folgenden soll Uber die Betrachtung der Haupt- und
Normalspannungsanteile in der Vergleichsspannungshypothese nach von Mises
(Mises 1913) gemal

O, =%(\/(GX —0,)’ +(6,-0,)" +(0,-6,)" +6-(1,  +1,” +1,°) (3.29)
und
S =75 (0, -0) 40, -0 (0,0, (3.30)

die Untersuchung erfolgen, ob die Normalspannungen in z-Richtung den dominie-
renden Beanspruchungsanteil darstellen. Diese Vorgehensweise ist bezuglich der
hier zu Uberpriufenden Hypothese notwendig. Denn nicht nur die aul3ere Form des
Femur wird aufgrund mechanischer Krafte beeinflusst, auch im Inneren des Kno-
chens kann anhand der Osteonenstruktur sowie trajektoriellen Verteilung der
Spongiosa das Wolffsche Gesetz beobachtet werden. Veroffentlichungen
(siehe Abb. 2.7, akustische Impedanz), welche anisotrope Materialparameter wie
E-Modul-Werte publizieren, verweisen auf die Vorzugsrichtung langs der femora-
len Schaftachse, in welcher maximale Werte von Materialparametern vorzufinden
sind. Somit mussen auch die im Optimierungsalgorithmus berechneten Muskel-
krafte zu inneren Beanspruchungen flhren, sodass die grof3te Beanspruchung
langs der Schaftachse zu finden ist. Die betrachtete Stelle flr die Ergebnisbewer-
tungen der Positionen 1-3 liegt nahe der Randfaser bei y = -12 mm, ersichtlich in
Abb. 3.24 (a).
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Tab. 3.5 fuhrt die Normal- und dazugehérigen Hauptspannungen auf. Bei Posi-
tion 2 und Position 3 weichen die Betrage der Normalspannungen in z-Richtung
bezuglich der dritten Hauptspannung sowie der Spannung nach von Mises gering
ab.

Tab. 3.5: Normal- und Hauptspannungsanteile sowie Spannung nach von Mises

Position 1 Position 2 Position 3
Normalspannung in z [MPa] -2,46 -1,88 -4,09
Hauptspannung 1 [MPa] 5,14 0,157 1,14
Hauptspannung 2 [MPa] 0,04 0 -0,01
Hauptspannung 3 [MPa] -8,1 -2,14 -5,09
von Mises [MPa] 11,6 2,22 5,74

Somit sind nach Formel (3.29) keine weiteren grol’en Spannungsanteile als jene
langs der femoralen Schaftachse vorhanden. Jedoch sind bei Position 1 gréliere
Abweichungen zwischen der Normalspannung in z und der dritten Hauptspannung
sowie der angegebenen von Mises-Spannung ersichtlich.

Abb. 3.24 (a) zeigt anhand der Triaden-Ausrichtung am Auswertepunkt sowie den
dazugehdrigen Normal- und Schubspannungsanteilen, dass hier ein Einfluss aus

Torsion (3.29) vorliegt. Es wirkt somit auch eine Schubspannung von

1,y = -6,53 MPa.

ON.z onx = -0,5 MPa
ony = 0,04 MPa
oy, =-2,46 MPa
vz, GN. :': #
| © m 7-8433 Max

- /‘ i oM™ s

Ty = -0,04 MPa SHo
ORx Ty, 1,, = 0,39 MPa ,: M, =23,68 Nm é g 2749 Mi

t., =-6,53 MPa C T

(a) (b) (c)
Abb. 3.24: (a) Ergebnisanzeige bei Position 1 der Hauptspannungsausrichtungen uber Triade
mit o, in Rot, o, in Grin o5 in Blau (b) Teilrekonstruktion der femoralen Diaphyse mit Torsions-
belastung (c) Ergebnisanzeige der Torsionsbeanspruchung von t,, in MPa
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Diese Schubbeanspruchung resultiert aus den Muskel- und Gelenkkraften. Imple-
mentierte Randbedingungen der Optimierung verhindern Momente um die x- und
y-Achse, jedoch nicht um die z-Achse.

Aus der analytischen Berechnung in Position 1 ist ein wirkendes Moment von
M, = 23,68 Nm bekannt. Die Applikation des Torsionsmoments auf das ossare
Teilsticks in Abb. 3.24 (b) und nachfolgende FE-Simulation weist in Abb. 3.24 (c)
die Schubbeanspruchung von t,, = -6,42 MPa nach. Der geringe Unterschied von
0,11 MPa zu t,, = -6,53 MPa ist vernachlassigbar. Es wird somit ersichtlich, dass
in bestimmten Fallen auch die Einschrankung der Torsionsmomente bertcksich-
tigt werden sollte. Eine solche Einschrankung im Optimierungsalgorithmus ist

durch die zusatzliche Gleichungsbedingung gemaf}

N,
Mg, + > My, =0 (3.31)
i=1

oder Ungleichungsbedingung

N,
MG.pos 2 ZMfI;(/iIiZ 2 MG.neg (332)
i=1

moglich. Bezuglich der Ungleichungsbedinung stellt Mg pos und Mg neg die maximal
zulassigen Torsionsmomente dar. Abb. 3.25 veranschaulicht das Ergebnis von
Position 1 sowie die mdgliche Einschrankung von Schubspannungen anhand des
Mohrschen Spannungskreis (MOHR 1914).
Die Erstellung des Diagramms erfolgte durch das Programm P3_2 aus lIssler
(ISSLER ET AL. 2006). Der abgebildete Wertebereich von t,, bzw. t,, auf z.B.
+4 MPa, entsprache nach Formel

W
T

XzZ.max

einem maximalen Torsionsmoment M, von etwa +14,8 Nm.

Mt, = (3.33)
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maglicher

L. \Wertebereich

fur t,, bzw. 1,,

Abb. 3.25: Mohrscher Spannungskreis fur die Auswertung von Position 1 mit Darstellung
eines moglichen Wertebereichs fur t,, bzw. t,,, welcher vornehmlich aus M, resultiert

3.5 Bewertung von Muskel- und Gelenkkrafte mittels sEMG-Signalen und

In vivo-Messungen

Die bei der Muskelkontraktion stattfindenden chemischen Reaktionen fuhren zu
messbaren elektrischen Potentialunterschieden (INMAN ET AL. 1952). Die im Gang-
labor auf sieben Muskeln des Probanden applizierten Oberflachenelektroden der
Firma myon ermdoglichen erste Rickschlisse auf muskulare Aktivitaten im Gang-
zyklus. Unter Berucksichtigung bekannter Einschrankungen der Technik
(STAUDENMANN ET AL. 2010) findet ein Vergleich der berechneten Muskelkrafte mit
den EMG-Signalen statt. Abb. 3.26 (a) - (c) zeigt die platzierten SEMG-Einheiten
des linken Beines auf den Muskeln M. vastus lateralis (VastL), M. vastus medialis
(VastM), M. rectus femoris (RF), M. gluteus medius (GIMed), M. erector spinae
(ErSpin), M. semitendinosus (Semit) und abschlie®end den M. gastrocnemius me-
dialis (GastM).
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GIMed ErSpin

VastM VastL

Semit

GastM

(a) (b) (c)
Abb. 3.26: (a) Ventrale Ansicht des Probanden im Ganglabor mit EMG (b) Sagittale Ansicht
des Probanden (c) Dorsale Ansicht des Probanden

Abb. 3.27 fuhrt die EMG-Signale der Muskeln auf, welche auch in den Optimie-
rungsalgorithmen Verwendung finden. Die gleichgerichteten frequenzabhangigen
Muskelaktivitaten in Rot sind Uber die Zeitdauer des belasteten linken Beins ab-
gebildet. Zur leichteren Orientierung der Bewegungsabfolge dient die zusatzlich
integrierte horizontale Bodenreaktionskraftkomponente in Blau. Die hervorgeho-
benen grunen Punkte markieren die Zeitpunkte der Optimierungsberechnungen.
Bis auf den M. rectus femoris stimmen alle Messpunkte gut mit bekannten Daten
aus der Literatur (SUTHERLAND 1984; KADABA ET AL. 1989; SUTHERLAND 2001)
uberein. Die Messung am M. vastus lateralis zeigt eine hohe Aktivitdt zum Beginn
des Gangzyklus und fallt zum Ende der Belastungsantwort (etwa 13 %) ab. In der
Belastungsantwort erreicht die horizontale Bodenreaktionskraft bei 12,6 % des
Gangzyklus ein Maximum. Beztiglich des Zeitpunkts der Optimierungsberechnung
entspricht dies Position 1 (siehe Abb. 3.17) bei 0,13 Sekunden. Unter der Berlck-
sichtigung der Verzogerung zwischen elektro-chemischen Reaktion und muskula-
ren Kraftentwicklung von ca. 80 ms (INMAN ET AL. 1952), auch electromechanical
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delay (EMD) genannt, stimmt das Signal mit der durch den Optimierungsalgorith-
mus bestimmten hohen Kraftentwicklung von 1.2 kN gut Uberein. Nach den in
Tab. 3.2 aufgefihrten maximal zur VerfiUgung stehenden Muskelkraften, entspra-
che dies etwa 60 % des VastL. In den nachsten zwei Berechnungspunkten wie
der mittleren Standphase (Minimum) und dem Abstolien des linken Ful3es (lokales
Maximum) wird keine EMG-Muskelaktivitat angezeigt. Jedoch zeigt der Optimie-
rungsalgorithmus in Position 2 (27,5 % Gangzyklus bzw. 0,29 Sekunden) eine
Kontraktion von etwa 12 % und in Position 3 (46,4 % Gangzyklus bzw.
0,48 Sekunden) 18 %, bezogen auf die maximale Kraft, an. Eine spezielle EMG-
Studie mit Nadelelektroden an den Muskeln M. vastus lateralis, M. vastus medialis
und M. vastus intermedius (POWERS ET AL. 1996) zeigt und bestatigt somit bereits
bekannte Messergebnisse: Diese drei Muskeln werden im Gangzyklus oder beim
Treppensteigen gemeinsam aktiviert. Die EMG-Messung des M. vastus medialis
spiegelt dies wieder, der Optimierungsalgorithmus wahlte diesen Muskel jedoch
nicht aus. Dies kann auf den linearen Charakters der Optimierung zurtckgefuhrt
werden, bei welcher Muskeln mit den ,besten® Hebelarmen bevorzugt
Verwendung finden und keine Aufteilung der Krafte im Sinne der
Ermudungsvermeidung vorzufinden ist. Diese Muskeln kénnten Gber Gleichungen
in den Optimierungsalgorithmen gekoppelt und somit immer simultan aktiviert
werden. Im normalen Gangzyklus tragt der M. gluteus medius (GIMed) einen we-
sentlichen Anteil zur Lagerung der Hiifte bei (TRENDELENBURG 1895). Im Mensch-
Modell sind dieser Muskel und der M. gluteus minimus (GIMin) wegen des breit-
flachigen Ursprungs durch einen posterioren, mittleren und anterioren Teil model-
liert. Eine Nadelelektroden nutzende EMG-Studie (SEMCIw ET AL. 2013) weist
nach, dass diese Dreieraufteilung die Realitat gut abbildet. Die variablen Aktivi-
tatsmuster der drei Anteile bei unterschiedlichen Bewegungsablaufen bahnen den
Ruckschluss einer flexiblen® Aktivierung. Unter erneuter Berlcksichtigung des
EMD stimmt die Berechnung des Optimierungsalgorithmus gut mit den Messer-

gebnissen Uberein.

74



0,3

0,3
1227 N 359 N ON ON
0,25 . o, 0,25 Y =
0,2 I,." 0,2 —
H \ 35N/ \ < H \ / \
20,15 L2 | 20,15 : 2N |
=1 o] ~9”’ |‘ —_— |,‘J \\.’/ “
0,1 { + 0,1 N \
\ \
0,05 - ! 0,05 - i ‘;
l
0
0 0,1 0,2 (Ei; 0,4 0,5 0,6 0O 01 0203 0405 06
8 [s]
——M. vastus lateralis — M. vastus medialis
0,3
141 N 596 N
0,25 ol o,
0’2 ;l \“ "1 \“
;‘O 15 ; ! \‘161 N,’ \
E” ot No \
=\l\l L 4 \\
0,1 : -“
0,05 -+l )
0
0 0,1 0,2 ?113 0,4 0,5 0,6 0 0,1 02 0[3] 0,4 0,5 0,6
s S
— M. gluteus medius —— M. rectus femoris
0,3
ON ON
0,25 /;\ .
h \\ /, \\
0,2 "' ‘\ ,” .“
0 1 :.\’ L 4 ‘l‘
) E \‘
0,05 {4+ \
\
0

0 01 0,203 0405 0,6
[s]
M. semitendinosus

Abb. 3.27: Darstellungen der EMG-Signale im normalen Gangzyklus bei frei gewahlter Geh-

geschwindigkeit des linken Beins mit zusatzlich eingetragenen Muskelkraften aus der Opti-
mierungsberechnungen der zu untersuchenden Hypothese (Methode 2)
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Der anteriore Anteil mit GIMed 3 und GIMin 3 ist jeweils mit 600 N bzw. 89 N aktiv
und die mittlere GIMed 2 Region mit 155 N. Messung und Optimierungsberech-
nung weisen keine relevante Aktivierung in den Positionen 2 und 3 aus. Wider-
spruchliche Ergebnisse aus der Literatur erschweren eine eindeutige Bewertung
der EMG-Signale des M. rectus femoris. In Abb. 3.27 ist zu Beginn des Gangzyk-
lus, in Anlehnung an VastL, eine Aktivitat zu beobachten. Aufgrund der anatomi-
schen Lage des RF zwischen dem VastL, M. vastus intermedius und VastM konnte
das Signal jedoch auch die abgeschwachte Form der anderen Muskeln darstellen,
ein bekanntes Phanomen, das in der Fachliteratur als ,Cross-talk” bezeichnet
wird. Normdaten aus Sutherland (SUTHERLAND 1984; SUTHERLAND 2001) zeigen
eine Aktivitat zu Beginn des Gangzyklus (0 % - 12 %) bei Lastaufnahme des Kor-
pergewichts, sowie im Zeitraum 50 % - 70 % des Gangzyklus. Eine spezielle Uber-
prifung des Sachverhalts durch parallele Anwendung von sEMG und Nadelelekt-
roden an RF und VastL von Nene (NENE ET AL.2004) verweist auf eine
geschwindigkeitsabhangige Aktivierung des RF. Bei einer normalen Gehge-
schwindigkeit von etwa 1,31 m/s zeigten die RF Nadelelektroden Aktivitat bei 55 %
- 70 % und die Oberflachenelektroden Aktivitat bei 0 % - 20 % und etwa 55 % -
70 % des Gangzyklus an. Eine Aktivitat von VastL wurde bei 0 % bis 20 % gemes-
sen und dadurch Cross-talk von RF zwischen 0 % und 20 % identifiziert.

Erst bei sehr schneller Gehgeschwindigkeit von 2,03 m/s wurde eine mehrgipflige
Aktivitat nachgewiesen. Bezliglich der Losung der Optimierung wird nur eine er-
hdhte Muskelkraft von 596 N fur Position 3 berechnet. Bezlglich der Daten aus
der Literatur (Gehgeschwindigkeit vs. EMG Signalstarke) ware das Ergebnis pas-
send, jedoch zeigte das EMG-Signal bei dem Probanden keine Aktivitat, obwohl
dieser sich mit 1,4 m/s schneller als die mittlere normale Geschwindigkeit der Stu-
dienteilnehmer von Nene bewegte. Der M. semitendinosus (Semit) ist im Gang-
zyklus weder in der Messung ersichtlich noch wird dieser Muskel in der Optimie-

rung ausgewahilt.
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Abb. 3.28 zeigt die Messsignale der Muskeln M. gastrocnemius medialis und
M. erector spinae. Diese Muskeln fanden keine Verwendung im Optimierungsal-
gorithmus, die Signalintensitaten sind jedoch vergleichbar mit der Literatur.

Ein weiterer Vergleich von In vivo-Messdaten aus der Literatur kann mit den be-
rechneten Huftreaktionskraften aus dem Mensch-Modell, sowie inneren Bean-
spruchungen aus den FE-Simulationen erfolgen. Die tUber den neuen Optimie-
rungsalgorithmus berechneten Huftrektionskrafte betragen in Position 1 bis 3
jeweils 276 %BW, 122 %BW und 323 %BW.

Kraftmessungen mittels instrumentierter Huftendoprothesen (BERGMANN ET
AL. 2001) betragen etwa 245 %BW, 180 %BW, und 230 %BW bei einer Gehge-
schwindigkeit von 1,11 m/s. Unter BerUcksichtigung der moglichen Unterschiede,
welche in einem Gangbild mit Huftimplantat auftreten kdnnen ist, in Anlehnung an
die Arbeit von Brand (BRAND ET AL. 1994), eine qualitative Ubereinstimmung fest-
zustellen. Berechnete maximale Huftgelenkkrafte aus alteren Publikationen
(BRAND ET AL. 1986) verwiesen noch auf Spitzenkrafte von bis zu 520 %BW. Auf-
grund der hohen Bedeutung der inneren Beanspruchung auf die Formgebung des
Knochens erfolgt ein Vergleich der Simulationen mit In vivo-Messwerten in dem

folgenden Kapitel.
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Abb. 3.28: EMG Signale von nicht in der Optimierung verwendeten Muskeln
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4 Einfluss individuell berechneter Muskelkrafte aus dem

Gangzyklus auf moégliche Knochenumbauprozesse

4.1 Mechano-biologische Regulation von Knochenumbau

Die in dieser Arbeit verwendete geometrische Rekonstruktion des Mensch-Mo-
dells und somit auch des berechneten Femur basiert auf den Daten eines gesun-
den neunundzwanzigjahrigen Probanden. Genetische Vorgaben (in der engli-
schen Sprache mit dem deutschen Fremdwort ,Bauplan“ umschrieben) sowie
unterschiedlichste Lastzyklen wie Stehen, Gehen, Rennen, Treppensteigen etc.
fuhrten zu der vorliegenden Form. Die zu prifende Hypothese der femoralen Bie-
gereduktion berucksichtigt vornehmlich die mittels der Balkentheorie berechneten
Schnittkrafte (TIMOSHENKO 1953). Somit ermdglicht die Anwendung der Balken-
theorie den Zusammenhang zwischen dufReren Belastungen wie Muskelkrafte und
inneren Beanspruchungen ossarer Strukturen mathematisch zu erfassen. Die Bie-
gespannung ist dabei nur eine vektorielle GroRe welche u. A. durch Normalkrafte
Uberlagert wird. Die physikalische Interpretation der inneren Beanspruchungen
auf mikrostruktureller Ebene erfolgt durch tensorielle Spannungskomponenten.

Die Zelle erfahrt somit den lokalen Spannungszustand S welcher zusatzlich in ei-

nen reinen hydrostatischen Anteils S’ und den deviatorischen Anteil S

O "
S=S+S (4.1)
sowie mit Normalspannungsanteilen in beliebiger Richtung
Gx Txy sz Gm 0 0 Gx - Gm Txy XZ
w Oy T,(=0 o, 0|+ 1, 6,-0, T, (4.2)
1, T, O, 0 0 o, T, T, G,—-0,,

aufgeteilt werden kann. Diese Darstellung ist notwendig, um die folgenden drei
bekannten Gewebedifferenzierungsmodelle zu verstehen und davonausgehend
eine mogliche mechano-biologische Regulation flr das gesunde Femur in der vor-

liegenden Arbeit abzuleiten.
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In den Publikationen von Pauwels 1940 und 1960 werden mittels Tierversuchen,
eigenen klinischen Beobachtungen und einfachen mechanischen Modellen das
Gewebedifferenzierungsmodell von Abb. 4.1 (aus PAUWELS 1973) entwickelt und

diskutiert.

S By

v ‘( 1 o' Geflechtimochen
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Deformation (Debnung) et
Zugsehne

. ; desmale Ossification” :
Abb. 4.1: Gewebedifferenzierung nach Pauwels (PAUWELS 1973) und Kummer
(KUMMER 1963)

Die Besonderheit des Modells ist in der Hervorhebung des Einflusses von hydro-
statischem Druck auf die chondrale Ossifikation (indirekte Knochenbildung mit
Knorpelgewebe als Vorstufe bei z.B. Frakturheilung) zu finden. Eine vermehrte
Zugdehnung fuhrt zur Bildung von Bindegewebe. Das Differenzierungsmodell ba-
siert auf der qualitativen Darstellung von Zusammenhangen zwischen Kraft auf
eine Zelle und der damit verbundenen Reaktion.

Differenzierter wird die Gewebeentwicklung von der Forschungsgruppe um Carter
und Beaupré (CARTER ET AL. 2001) betrachtet. Die Modelle beruhen insbesondere
auf postulierten Zusammenhangen zwischen klinischen Beobachtungen und Tier-

versuchen und daraus abgeleiteten FE-Modellen.
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Abb. 4.2: Differenzierung von Gewebearten in Abhangigkeit von hydrost. Druck und Scher-
spannungen (CARTER 1987A)

Erneut wird dem hydrostatischen Spannungsanteil einen wesentlichen Beitrag zu-
gesprochen wie das Gewebedifferenzierungsmodell fur Frakturen in Abb. 4.2
(CARTER 19874) belegt. Es wird postuliert, dass eine direkte Knochenbildung nur
innerhalb der Grenzen ,Pressure line“ und ,Tension Line“ mdglich ist. Zu hohe
Kompression bei schwacher Scherung flihrt zu Knorpelwachstum.

Das dritte Gewebedifferenzierungsmodell fir Frakturen von CLAES ETAL. 1998 und
1999, berucksichtigt, zusatzlich zu klinischen Beobachtungen und Tierversuchen,

Erkenntnisse aus Zellexperimenten.
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Abb. 4.3: Gewebedifferenzierungsmodell nach Claes (CLAES ET AL. 1999)
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Wie in Abb. 4.3 ersichtlich, beginnt die chondrale Ossifikation ab einem Schwel-
lenwert von om = £0,15 MPa. Intramembrandse (direkte) Knochenbildung dage-
gen kann nur bei Unterschreitung von o, = 20,15 MPa und ¢ = £5 % stattfinden.
Die Untersuchungen der Frakturheilung liefern wichtige Erkenntnisse Uber die Re-
gulation des Skelettsystems. Die Gewebedifferenzierung unterliegt Einflissen wie
der Vaskularitat (CARTER 1987a), Abstand und Fixierung der Frakturenden
(KROMPECHER 1937; CLAES ET AL. 2000) sowie Auswahl des Untersuchungsobjek-
tes wie Saugetier oder Amphibium (WURMBACH 1928). Die Abb. 4.4 (a) aus Carter
verdeutlicht, dass bei ungenltgender Vaskularisation zuerst Knorpel und Knochen-
bildung nur bei ausreichender Versorgung entsteht (Abb. 4.4 (b)). Jedoch weisen
Publikationen Uber Frakturheilung wesentliche Unterscheidungsmerkmale gegen-
Uber der histo-morphologischen Skelettentwicklung bzw. mechano-biologischer
Regulation von gesunden Knochen (CARTER ET AL. 2001; CURREY 2006) auf. Bei
Frakturen wird postuliert, dass erhdhte hydrostatische Spannungen zu Knorpel
fuhren und direktes Knochenwachstum nur bei geringer Beanspruchung erfolgt.
Hingegen ist ein wesentliches Merkmal der histomorphologischen Skelettentwick-
lung z.B. des Femur, dass Gelenke groRere Flachen als im diaphysaren Bereich
aufweisen, um Kontaktkrafte weitraumiger auf den ,weichen Knorpels zu vertei-
len. Dabei wird das hierflir notwendige Volumen durch spongiosen Knochen auf-
gefullt, durch welchen Krafte auf die ,harte” Corticalis (mit geringerer projizierter

Flache) Ubertragen werden.

Poor Vascularity Good Vascularity
Cyclic Octahedral Shear Stress, S

Cyclic Octahedral Shear Stress, S

Cartilage

Cartilage s

) 0 Cyclic Dilatational Stress, D . 0 Cyclic Dilatational Stress, D
(-) Compression —«— —» Tension (+) (-) Compression <«— —» Tension (+)

(a) (b)
Abb. 4.4: (a) Unzureichende Vaskularitat induziert immer Knorpelwachstum als Vorstufe fur
Knochen (b) Direkte Knochenbildung ist nur bei ausreichender Vaskularitat moglich
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Ein Unterschied zur Frakturheilung ist somit in der hydrostatischen Spannungs-
verteilung zu finden, welche im gesunden Fall an der Knorpelschicht und Spon-
giosa geringerer sein kdnnte als in der Corticalis. Anhand eines erweiterten Be-
rechnungsbeispiels von CARTER ET AL. (1988) in Abb. 4.5 wird dies demonstriert.

Fir die hydrostatische Spannung im Dreidimensionalen gilt

6,+0,+0,
e e— (4.3)
3
und fur den eindimensionalen Fall in Abb. 4.5 kann o2 = 03 =0 angenommen
werden.
[EAR] HYDROSTATIC STRESS
) L
S0P S Hydrost. Druck Spongiosa W1

) <-30MPa X 7 _5 MPa
D Gml _

= -1,7 MPa

Hydrost. Druck Corticales W2
-5 MPa - 30> mm>

D, = 40 mm 3

Abb. 4.5: Berechnung der hydrostatischen Spannung in Spongiosa und Corticales an einem
erweiterten FE-Modell nach CARTER ET AL. 1988

Unter Berlcksichtigung des Prinzips von De Saint-Venant reprasentiert Wrfelele-
ment W1 Spongiosa und W2 Corticalis. Der von Carter angekommene Kontaktfla-
chendruck von 5 MPa wirkt bei W1 Uber die projizierte Kontaktflache mit dem
Durchmesser @, =60 mm. Durch das fehlende Material bei W2 mit
@; =40 mm entsteht eine Spannungserhohung im Kkortikalen Knochen. Somit
resultiert in W+ die hydrostatische Spannung omi =-1,7 MPa und in
W2 om2 =-3 MPa. Ein weiteres Problem in der Anwendung des Modells in
Abb. 4.3 fur gesunden Knochen wird anhand der Demarkationsgrenzen fir die
Dehnung mit € = £5 % erkennbar. Anhand der zwei Publikationen Uber Material-
kennwerte (CARTER ET AL. 1977; FONDRK ET AL. 1988) in Abb. 4.6 (a) und (b) wird
ersichtlich, dass eine 5 prozentige Dehnung die Bruchgrenze von kortikalen Kno-
chen bei weitem Uberschreitet. Wie in Abb. 4.6 (a) ersichtlich, ist die Bruchdeh-
nung fur humanen Knochen etwa egneh = 1,2 %. Berucksichtigung finden dabei

Messwerte der Dehnrate von etwa ¢=1s" und angenommen E-Modul von
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17.000 MPa (BURSTEIN ET AL. 1976). Zusatzlich verdeutlicht Abb. 4.6 (b) erste aus-
gepragte Kriecheffekte aufgrund der viskoelastischer Eigenschaften von Knochen

ab einer Dehnung von g = 0,6 %.
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Abb. 4.6: (a) Diagramm aus CARTER ET AL. (1977) welches Messungen der Bruchgrenze aus
unterschiedlichen Studien abbildet. Quadrate entsprechen ,embalmed” humanen Knochen,
Dreiecke und leere Kreise bovinen Knochen unter Zug (b) Test viskoelastischer bzw. visko-
plastischer Eigenschaften menschlicher Knochen (Femur) aus FONDRK ET AL. (1988)

Die drei aufgefihrten Gewebedifferenzierungsmodelle  (PAUWELS 1973;
CARTER 1987a; CLAES ET AL. 1999) scheinen besonders gut geeignet fur Simulati-
onen von Frakturen, erlauben aber keine direkte Ableitung von RegelgroRen flr
das gesunde Femur. Als weitere Moglichkeit wird das an der Stanford Universitat
entwickelte Knochenwachstumsmodell (FYHRIE ET AL. 1986; CARTER ET AL. 1987A,
CARTER ET AL. 19878; BEAUPRE ET AL. 1990A) betrachtet welches auch von weite-
ren Wissenschaftlern verwendet wurde (HUISKES ET AL. 1987; WEINANS ET
AL. 1992; NACKENHORST ET AL. 2000; DOBLARE ET AL. 2001; GARCIA ET AL. 2002).
Dabei findet vornehmlich die Formanderungarbeit W nach Maxwell
(MAXWELL 1856) und Huber (HUBER 1904) Verwendung. Gemal} dem Beispiel fur
die Formanderungsarbeit W einer Normalspannung von ISSLER ET AL. (2006)

W =w_ -V (4.4)
wird W, durch die Multiplikation der spezifischen Formanderungarbeit w, mit

einem Volumenelement V berechnet. Fur die gesamte spezifische

Formanderungsarbeit w im verallgemeinerten dreiachsigen Spannungszustand
gilt
1
W = E(Gx ‘€, +0,-€ +0,-€,+T Y, +T,Y,+ T, V..) (4.5)
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welche gemal}

W=Wy W, (4.6)
einen Volumenanderungsanteil wy, und einen Gestaltanderungsanteil wg auf-
weist. Zur besseren Unterscheidung erfolgt das Einsetzten des allgemeinen

Hookeschen Gesetztes in w:

1-2un
w = 06, +0,+0,)+
6E (0, +0,+c,)

| (4.7)

12G
Auf diesen Formanderungsanteilen basiert das an der Stanford Universitat entwi-

[((5x -0,)’+(0,-0,)*+(0,-0,)+6(1, > +1,%+ rzxz)].

ckelte Knochenwachstumsmodell (CARTER ET AL. 1987B)

v, - (Znic_sime (4.8)

Tag
fur ,gesunden® Knochen. Der kraftinduzierte Stimulus ¥, fur einen Tag wird Uber
die Summe der taglich wirkenden Einzelbelastungen n;, den Faktor m und der ef-
fektiv wirkenden Spannung o; berechnet. Die spezifische Formanderungsenergie

w sowie E-Modul E definiert nach Formel

o =2Ew (4.9)

die effektiv wirkende Spannung ;. Der im FE-Modell berechnete Stimulus ¥, wird
mit einem Referenzstimulus W,g verglichen. In BEAUPRE ET AL. 1990B wird Uber
empirische Studien an Menschen und Tieren ein solcher Referenzstimulus von
50 MPa (summarisch) pro Tag abgeleitet.

Von LANYON ET AL. 1975 wurden erstmalig /n vivo-Dehnungsmesswerte an der
menschlichen Tibia erhoben. Die Maximalwerte (Hauptdehnung) im Gehen betru-
gen etwa ¢ = £400 p. Spatere Arbeiten (BURR ET AL. 1996; MILGROM ET AL. 2000)
publizierten Dehnungsmesswerte in Hauptrichtung fir das normal Gehen von
etwa maximal € = £ 700 p.

Aufgrund der Berlcksichtigung aller Spannungskomponenten w (4.7) im Stimulus
Y, (4.8) wird im Knochenwachstumsmodell von Carter flr gesunden Knochen der

hydrostatischen Spannung kein Ubergeordneter Einfluss zugeschrieben.
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Kenntnisse aus der Entwicklung von Festigkeitshypothesen wie der Gestalt-ande-
rungsenergiehypothese (GEH) vermitteln jedoch, dass relevante Bauteilparame-
ter wie Bruchgrenzen tensoriell nicht gleichbehandelt werden durfen. Bei der GEH
erfolgt die Vorhersage des Flie3beginns ausschlie3lich durch Verwendung von w,
und somit unter Ausschluss der hydrostatischen Anteile. Geman
2
We :;—é
wird die Vorhersage der Fliel3grenze Uber die Gestaltanderungsanteile und das

(4.10)

Schubmodul G bestimmt. Der Analogieschluss zwischen Festigkeitshypothese
und dem auf makro- und mikroskopischer Ebene ersichtlichen anisotropen Aufbau
des Knochens wird aufgeflhrt, um auf mdgliche Zusammenhange zwischen
aulerer Belastung und ossarer Materialbeanspruchung bzw. eine evolutionar
bedingte Adaption zu analysieren. Die ossare Anisotropie entsteht in Abhangigkeit
der wirkenden Beanspruchung und ist makroskopisch im trabekularen Knochen
aufgrund der trajektoriellen Ausrichtungen und im kortikalen Knochen durch Vor-
zugsrichtungen der Osteonen ersichtlich. Ein Knochenwachstumsmodell basie-
rend auf wy (reine Hydrostatik) kann keine anisotropen Eigenschaften oder Ver-
sagen vorherbestimmen. Dabei ist die Regelung von Um- und Aufbau bei
kortikalen und trabekularen Knochen nicht abschlieRend geklart. Hierbei wird den
Osteozyten eine entscheidende Rolle fur die Messung der Verformungsreize zu-
geteilt. Jedoch fehlt der Nachweis Uber die genaue Funktionsweise (AARDEN ET
AL. 1994; BONEWALD 2006) und der hier benétigten Beanspruchungskomponente,
welche dann die Osteoklasten und Osteoblasten aktivieren. Veroffentlichungen
wie von DOBLARE ET AL. (2001) erweitern mittels der ,damage-repair” Theorie das
Stanford-Modell, um Simulationen von anisotropem Wachstumsverhalten zu er-
mdglichen. Aufgrund der Komplexitat der ,damage-repair‘-Theorie und da in
dieser Arbeit keine Iterativen Knochenumbauprozesse simuliert werden, wird flr

das gesunde Femur eine andere Strategie vorgeschlagen.
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4.2 Dehnungsinduzierter Knochenumbau am gesunden Femur

Fur die Beurteilung moglicher Knochenumbauprozesse der Kontinuumsberech-
nungen soll im Folgenden die dritte Hauptspannung on3 Verwendung finden. Diese
Hauptspannungskomponente ist besonders geeignet, da ons im Mohrschen Span-
nungskeis die niedrigste positive Hauptspannung reprasentiert. Phanomenolo-
gisch erfahrt das Femur eine ,Stauchung“ aufgrund der Belastung durch das Kor-
pergewicht, weshalb on3 meist negativ ist. Die Komponente ons erlaubt somit auch
die iterative Berechnung von Knochenumbauprozessen (LUTz ET AL. 2008). Dabei
konnen positive ons-Werte in der Programmierung ausgeschlossen werden. In An-
lehnung an Frost teilt der Graph in Abb. 4.7, unter Verwendung der Daten von
Lanyon, Frost und Burr (LANYON ET AL. 1975; FROST 1987; BURR ET AL. 1996), die

vorzufindenden Dehnungen und Spannungen in Bereiche ein.

Apapp
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Abb. 4.7: Intervalle der dritten Hauptspannung in Regionen potentieller Knochenumbau-
prozesse

Auf der Abszisse sind jene Spannungen aufgetragen, welche in Abhangigkeit von
der Grol3e zu einer konstanten Knochenmasse, zum Knochenaufbau oder -abbau
fuhren. Eine Umrechnung in Spannungswerte von -3,4 MPa und -17 MPa fur die
Corticalis kann Uber einen E-Modul von z.B. 17 GPa und die damit verbundene
Dehnungen von g = -200 p bzw. -1.000 p erfolgen.
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Die Betrachtung mdglicher Knochenumbauprozesse anhand von Spannungen

und der Verzicht auf iterative Berechnung von Knochenumbauprozessen beruht

auf folgenden Grinden:

1.

Eine weitere unbekannte Komponente ist die zeitliche Knochenmasse-
veranderung bzw. apparente Knochendichteanderung, welche in Abb. 4.7

auf der Ordinate dimensionslos aufgetragen ist.

. Es ist derzeit weder bekannt noch definiert, welche Lastzyklen zu den spe-

zifischen Knochenformen fuhren.

Da nur das Gehen Berucksichtigung findet, ist aufgrund der /n vivo-Deh-
nungsmessungen davon auszugehen, dass Ergebnisse zwischen -3,4 MPa
und -17 MPa vorzufinden sind und somit weder Uberdurchschnittlicher

Knochenauf- noch -abbau stattfindet sollte.
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Abb. 4.8 (a) - (c) fuhrt die Berechnungsergebnisse der ersten Optimierungsmetho-
dik auf. Medial ist ein Spannungsbereich zwischen -3,4 MPa und -17 MPa vorzu-
finden, in welchem konstante Knochenmasse bei Anwendung eines Knochenum-
baualgorithmus vorherrschen wirde. In Abb. 4.8 (b) sind die Hauptspannungen
aufgrund der geringen Gelenk- und Muskelkrafte hauptsachlich im Bereich eines
theoretischen Knochenabbaus vorzufinden. Spannungen gréf3er -17 MPa sind in
Abb. 4.8 (c) ersichtlich und werden in Abb. 4.9 in sagittaler Betrachtung vergrofRert

dargestellt. Die Spannungen erreichen Werte von bis zu -24 MPa.

dritte Hauptsp.

i

(a) (b) (c)

Abb. 4.8: (a) Dritte Hauptspannung bei Position 1 nach Methode 1 (b) Dritte Hauptspannung bei
Position 2 nach Methode 1 (c) Dritte Hauptspannung bei Position 3 nach Methode 1
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Ursache fur die hier relativ einseitige Beanspruchungsverteilung der dritten
Hauptspannung sind die bereits in Kapitel 3 dokumentierten Biegebelastungen.

Diese fuhren medial zu Druck- und lateral zu Zugbeanspruchungen.

B

Abb. 4.9: Femur in Pos 3 von sagittal

Abb. 4.10 (a) - (c) stellt mdgliche Knochenumbauprozesse nach Methode 2 dar.
In (a) wird von ventral eine homogene Verteilung der Druckbeanspruchung ab kurz
oberhalb des Trochanter Minor ersichtlich. Abb. 4.10 (b) zeigt die erneut niedrigen,
inneren Beanspruchungen auf, die aus den geringen Gelenk- und Muskelkraften
resultieren. Abb. 4.10 (c) weist auch einen homogenen Spannungsverlauf auf, der
eine stabile Knochenmasse gewahrleistet. Nur lokal unterhalb des Trochanter mi-
nor sind erhéhte Spannungen vorzufinden, die bis auf -22 MPa ansteigen.

Eine VergroRerung ist auf Abb. 4.11 ersichtlich. Der direkte Vergleich der Bean-
spruchungen, resultierend aus den zwei Datensatzen der berechneten Gelenk-
und Muskelkrafte, zeigt dass Methode 1 keinen homogenen Spannungsverlauf
hervorbringt. Ein Femur wurde sich hier nur ausbilden, wenn Knochenausbildung
auf Zug und Druck erfolgt. Des Weiteren wirden sich die bereits ersichtlichen lo-
kalen Spannungserhéhungen aufgrund der Biegebelastung negativ auswirken.
Muskelkrafte der Optimierungsmethode 2 verursachen hingegen einen weit ho-
mogeneren Spannungsverlauf. In Position 1 und 3 werden so nur weit oberhalb

der femoralen Schaftmitte erhohte Druckverformungen erzeugt.
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o;<-17 MPa

dritte Hauptsp.

(a) (b) (©

Abb. 4.10: (a) Dritte Hauptspannung bei Position 1 nach Methode 2 (b) Dritte Hauptspannung
bei Position 2 nach Methode 2 (c) Dritte Hauptspannung bei Position 3 nach Methode 2

In beiden Methoden zeigt sich, dass die mittlere Standphase zu geringen Bean-
spruchungen flhrt. Diese waren nach der hier verwendeten Theorie ungeeignet

zum Erhalt der femoralen Knochenmasse.

Abb. 4.11: Femur in Pos 3 nach Methode 2 von sagittal
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4.3 Dehnungsinduzierter Knochenumbau am Femur mit Implantat

In einer letzten Simulation wird virtuell eine individuell angepasste Prothese in das
Femurmodell implantiert. Dieser Schritt dient einer ersten Uberpriifung, ob die von
Huftprothesen bekannten Knochenumbauprozesse (MANIG 2004; LEICHTLE ET
AL. 2006) durch FE-Simulationen des Gehens ersichtlich werden. Wie in Abb. 4.12
(a) ersichtlich, finden bei der Konstruktion des Implantats das Gelenkzentrum so-
wie die Innenkontur der Femora Verwendung. Eine Computersoftware der Firma
AQ-Implants passt dabei die Prothesenform der vom MRT abgeleiteten femoralen
Innenkontur an. Abb. 4.12 (b) zeigt die virtuell implantierte Prothese in der Soft-

ware Mimics® V14.1.

(a) (b) ©
Abb. 4.12: (a) Computerunterstutzte Prothesenplanung (b) virtuell implantierte Prothese
(c) diskretisiertes FE-Berechnungsmodell

Die Software SpaceClaim Direct Modeler™ V2012.0 ermdglicht es, das femorale
Stereolithographie- (STL-)Oberflachenmodell mit einem Volumen zu versehen
und Boolesche Operationen mit dem Volumenmodell der Prothese aus Pro/Engi-
neer® Wildfire™ 4 durchzufiihren. Fur die statische Strukturanalyse in Ansys®
Workbench™ und Ansys® Classic der Version 14.5.7 finden die gleichen Gelenk-
und Muskelkrafte wie bei dem gesunden Femur Verwendung. Abb. 4.12 (c) zeigt
das vernetzte FE-Modell. Das Modell wird anhand von 227.589 Knoten bzw.
138.751 Elementen des Typs Solid187 diskretisiert. Der Reibkoeffizient fur den
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abhebenden Pure Penalty Kontakt zwischen Prothese und Knochen ist 0,8. Even-
tuelle aufgrund von Diskretisierungs-Ungenauigkeiten zu Beginn lokal an den Kno-
ten vorherrschenden Spannungen werden Uber die Funktion ,Adjust to touch® be-
rucksichtigt. Abb. 4.13 (a) - (c) zeigen mogliche Knochenumbauprozesse am
Femurmodell mit implantierter Prothese resultierend durch Gelenk- und Muskel-
kraften von Methode 2.

g Max

2 0 0;<-17 MPa {
£ -34

s & -17

< B Min

(@) (b) (c)

Abb. 4.13: (a) Mdgliche Knochenumbauprozesse bei Femur mit implantierter Prothese in Posi-
tion 1 (b) mogliche Knochenumbauprozesse in Position 2 (c) in Position 3

Die farbliche Verteilung der dritten Hauptspannungen im Vergleich zum gesunden
Femur in Abb. 4.10 (a) - (c) veranschaulicht, dass ab dem Trochanter minor
aullerlich nur geringe Beanspruchungsunterschiede ersichtlich werden. Jedoch
wird bei allen drei Rechnungen Uber dem Trochanter minor ein Spannungsabfall
deutlich und in Abb. 4.14 (a) - (b) hervorgehoben. Dieser ist auf den geanderten
Kraftfluss der Prothese zuruckzufuhren, welche die Gelenkkrafte erst weiter unten
in den Femur einleitet. Radiologische Messungen belegen diesen Sachverhalt
durch eine systematische Knochenmasseuntersuchung nach Gruen (GRUEN ET
AL. 1979). Die Aufteilung des Knochenareals um die Prothese in sieben Regions
of Interest (ROI), in Anlehnung an Abb. 4.14 (c), zeigt dass gerade in ROI 7 die
hdchsten Knochenumbauprozesse stattfinden. Dieses Phanomen wird in mehre-

ren Studien bei unterschiedlichen Prothesengeometrien bestatigt. Die Studie von
93



Manig (MANIG 2004) untersucht bei 55 Patienten postoperative Knochenumbau-
prozesse nach Implantation der individual Prothese Adaptiva. Die mittlere prozen-
tuale Abnahme nach vier Jahren im Vergleich zur postoperativen DEXA-Messung
(10 Tage nach OP) betragt in ROl 1-6 maximal -8,5 %. In ROI 7 betragt die Kno-
chenreduktion nach vier Jahren -25,4 %. Der héchste Knochenabbau in ROl 7 von

etwa -17,5 % findet jedoch in den ersten sechs Monaten statt.

(a) (b)
Abb. 4.14: (a) Teilausschnitt des gesunden Femur in Position 1 (b) Teilausschnitt des Femur-
Prothesen-Modells in Position 1 (c) klinische DEXA-Messung mit Zoneneinteilung

Die Studie von Leichtle (LEICHTLE ET AL.2006) untersucht Knochenmasse-
anderung bei 43 Patienten. Die Prothesenversorgung erfolgte durch die Individual-
Prothese Evolution-K. Auch in dieser Studie ist der grof3te Knochenabbau in ROl 7
zu finden. Innerhalb der ersten sechs Monate betragt die Knochenreduktion
bezuglich der postoperativen DEXA Messung im Mittel -23,7 % und nach
4,6 Jahren -30,3 %.
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5 Diskussion der Ergebnisse und Ausblick

Die vorliegende Arbeit untersucht den Einfluss individuell berechneter Muskel-
krafte auf Knochenumbauprozesse. Die in vier Teilbereiche gegliederte Compu-
terrekonstruktion der Eigenschaften des Probanden in Geometrierekonstruktion,
Muskelmodell, Materialmodell und Algorithmen flr die Simulation von Knochen-
umbaureaktionen erlaubt die Hervorhebung von spezifischen Problemstellungen.
Der erste Teilbereich der Geometrierekonstruktion z.B. der unteren Extremitaten
kann als Stand der Technik angesehen werden. Neu jedoch ist die individuelle
Planung von Huftgelenkendoprothesen auf Basis von MRT-Daten. Derzeitige Ver-
fahren in der klinischen Routine verwenden vornehmlich CT-Daten (ALDINGER ET
AL. 1991), die mit etwa 11,2 mSv (SARIALI ET AL. 2009) das 4,7-fache der jahrlichen
Strahlendosis von etwa 2,4 mSv (ARMBRUST 1999) aufweisen kdnnen. Somit ware
die MRT-Technik eine neue und patienten-schonendere Alternative in der Planung
von Huftprothesen.

Das zweite Teilgebiet der Materialparameterzuweisung wie Dichte und E-Modul in
Computermodellen kann Fehlerquellen im zweistelligen Prozentbereich aufwei-
sen. Spendermaterial unterschiedlicher Entnahmestellen, variierende Techniken
wie Zug- oder Druckversuche (REILLY ET AL. 1975; CARTER ET AL. 1977,
KELLER 1994; LES ET AL. 1994; MORGAN ET AL. 2001; KANEKO ET AL. 2003) und Ult-
raschall (VAN BUSKIRK ET AL. 1981; ASHMAN ET AL. 1984; ASHMAN ET AL. 1987;
ASHMAN ET AL. 1988; ASHMAN ET AL. 1989; RHO ET AL. 1995; PITHIOUX ET AL. 2002;
RAUM ET AL. 2006A; RAUM ET AL. 2006B; LAKSHMANAN ET AL. 2007; GRIMAL ET
AL. 2008; ROHRBACH ET AL. 2012) wie auch die Komplexitat der Materialmodelle
(isotrop bzw. orthotrop) flhren hier zu Resultaten mit erhdhter Streubreite
(HELGASON ET AL. 2008A, vgl. Abb. 2.6). Zusatzlich verstarkt wird das Problem
durch unzureichend berucksichtigte Zusammenhange zwischen der nichtlinearen
radiologischen Abschwachung von Materialien und den Materialparametern von
Knochen. Bestatigt wird diese Feststellung dadurch, dass in neueren Veroffentli-
chungen immer noch die Aschendichte von Pferden in den Zuweisungsproze-
duren von humanen Materialkennwerten bei Computersimulationen Verwendung
findet (YOSIBASH ET AL. 2007; TRABELSI ET AL. 2011; EBERLE ET AL. 2013). Diese

Nicht-Weiterentwicklung ist insofern beunruhigend, als dass aus dem Verlauf und
95



der Behandlung der Volkskrankheit Osteoporose diese Zusammenhange bekannt
sein sollten. Hier wird aus unterschiedlichen Grinden nur mit statistischen Kenn-
grolRen diagnostiziert. Nicht ausreichend beantwortet sind somit die Fragen, ab
welcher ossaren Strukturanderung Schmerzen durch Frakturen auftreten, und mit
welchen radiologischen Werten diese zu korrelieren waren.

Nutzanwendung der vier Teilbereiche ist die Berechnung von Muskelkraften. Ver-
offentlichte Simulationsergebnisse (SAvvIDIS ET AL. 1991; POLGAR ET AL. 2003;
SCHARER 2005; CRISTOFOLINI ET AL. 2009) oder experimentelle Versuche belaste-
ter Femora (CRISTOFOLINI 1997; DECKING ET AL. 2006) zeigen, dass die verwende-
ten Muskel- und Gelenkkrafte zu ausgepragten Biegebeanspruchungen in alltag-
lichen Lastzyklen wie dem Stehen oder Gehen fuhren. Die resultierenden
Beanspruchungen von € > 1000 py widersprechen den Ergebnissen experimentel-
ler In vivo-Studien (LANYON ET AL. 1975; BURR ET AL. 1996; MILGROM ET AL. 2000)
und sind der Grund fur die Implementierung einer neuen Hypothese in derzeit be-
kannte, lineare Optimierungsalgorithmen (YEO 1976; PEDOTTI ET AL. 1978;
PRILUTSKY ET AL. 1997; HELLER ET AL. 2001). Die Untersuchung der Hypothese er-
folgt an einem individuell erstellten Mensch-Modell. Dabei wird erfolgreich das
Vorhandensein von Muskelkraften nachgewiesen, die vornehmlich Druckverfor-
mung im femoralen Schaftbereich induzieren. Berlcksichtigt sind der Einbein-
stand, Beginn und Ende der mittleren Standphase sowie das Ende der terminalen
Standphase bei einer frei gewahlten Gehgeschwindigkeit von 1,41 m/s.

In den derzeitig bekannten Optimierungsalgorithmen finden hauptsachlich die aus
der Bewegung bekannten Gelenkmomente Berucksichtigung. Die Implementie-
rung der zu Uberprufenden Hypothese in Form von zusatzlichen Gleichungen und
Ungleichungen fuhrt im Vergleich zur derzeit etablierten Methode zu deutlich ab-
weichenden Muskelaktivitatsmustern und resultierenden, inneren ossaren Bean-
spruchungen. Zielgrolle der Optimierung ist ein minimaler Kraftaufwand aller be-
teiligten Muskeln, unter besonderer Vermeidung von Biegung im femoralen
Schaftbereich. Davon abgeleitete Resultate sind Huftreaktionskrafte sowie die bie-

gereduzierenden inneren Beanspruchungen aus den FE-Simulationen.
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Zu allen Zeitpunkten konnte fur beide Optimierungsmethoden eine Lésung gefun-
den werden. Die Implementierung der Muskelkrafte nach der neuen Optimierungs-
vorschrift in ein FE-Berechnungsmodell des Femur verdeutlicht die wesentliche
Reduktion der Biegebeanspruchung in der femoralen Diaphyse. In den drei bereits
beschriebenen Positionen des Gangzyklus betragen dabei die maximalen Normal-
spannungen -5,21 MPa, -2,28 MPa und -4,98 MPa.

Muskelkrafte, berechnet nach dem derzeitigen Stand der Technik, fiUhren zur be-
reits vielfach Publizierten dominanten Biegung. Biegebeanspruchungen der Zug-
faser sind 12 MPa, 3 MPa, 12 MPa und der Druckfaser -21 MPa, -6 MPa,
-17 MPa. Zwischen den Optimierungsmethoden werden in allen drei Positionen
somit deutliche Beanspruchungsunterschiede ersichtlich.

Die Ergebnisvalidierung der neuen Methode zur Berechnung von Muskelkraften
erfolgt unter Berucksichtigung der EMG-Signale, Huftgelenkkrafte und insbeson-
dere der Betrachtung von moglichen Knochenumbauprozessen.

Die Anwendung von sieben elektromyographischen Oberflachensensoren auf den
Muskeln M. vastus lateralis, M. vastus medialis, M. rectus femoris, M. gluteus me-
dius, M. gastrocnemius medialis, M. erector spinae und M. semitendinosus zeigt
bis auf den M. rectus femoris eine gute Ubereinstimmung mit bekannten Aktivi-
tatsmuster aus der Literatur (SUTHERLAND 1984; KADABA ET AL. 1989;
SUTHERLAND 2001). Zu Beginn bei 12,6 % des Gangzyklus wird der M. vastus la-
teralis sowie M. gluteus medius mit der neuen Methode berechnet und eine be-
sonders hohe Aktivitat an den Elektroden bestatigt. Zu keinem Zeitpunkt ist der
Muskel M. semitendinosus aktiv noch wird dieser Muskel in der Optimierung aus-
gewahlt. Der Algorithmus mit neu implementierten Randbedingungen zeigt erneut
deutlich bessere Ergebnisse als die bisherige Methode.

Die Huftgelenkkrafte der etablierten Optimierungsmethode mit jeweils 239 %BW,
107 %BW und 306 %BW und die Krafte der neuen Methode mit 276 %BW,
122 %BW und 323 %BW sind qualitativ gut mit In vivo-Daten aus der Literatur
vergleichbar. Messergebnisse mittels instrumentierter Huftgelenkendoprothesen
zeigen, dass in einem normalen Gangzyklus maximale Huftgelenk-reaktionskrafte
zwischen 180 %BW und 245 %BW (BERGMAN ET AL. 2001) auftreten. Dabei stellen

die aus den Optimierungsberechnungen resultierenden Huftgelenkkrafte nur eine
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mogliche Losung dar, in welcher die Muskelkrafte ,minimale” Anstrengung leisten.
Unter Berlcksichtigung des Sachverhalts, dass manche Muskeln vornehmlich um
das Caput femoris wirken oder nur den femoralen Schaftbereich beeinflussen, be-
stehen weitere Losungen mit abweichenden Huftreaktionskraften. Diese kdnnten
zwar geringfiigig von der minimalen Kraftanstrengung abweichen, jedoch bezlig-
lich der Huftreaktionskraften zu quantitativ vergleichbareren Werten fiihren. Uber
zusatzliche Gleichungen oder Ungleichungen konnte auch die Huftreaktionskraft
in Form von Randbedingungen in der Optimierung Berlcksichtigung finden. Wei-
tere Arbeiten unter Anwendung von nicht linearen Optimierungsalgorithmen soll-
ten aufzeigen, welche weiteren Muskelaktivitatsmuster und Gelenkkrafte moglich
sind.

In der Auswahl eines geeigneten Referenzstimulus findet eine Bewertung von drei
bekannten Gewebedifferenzierungsmodelle und deren Ubertragbarkeit auf
gesunden Knochen statt. Danach erfolgt die Applikation von Muskel- und
Gelenkkrafte beider Optimierungsstrategien an gesunden Femora. Dies
ermdoglicht den wichtigen Nachweis Uber zugrundeliegende physiologische
Beanspruchungungen. Denn ein flir gesunden Knochen ungeeignetes
Muskelmodell sollte nicht flir die Analyse pathologischer Veranderungen
Verwendung finden.

In der Betrachtung der Gewebedifferenzierungsmodelle stellt sich eine
notwendige Unterscheidung der Stimuli zwischen Gewebedifferenzierung bei
Fakturen und mechano-biologischer Regulation gesunder Knochen heraus.
Ersichtlich wird dies durch die nun folgende Argumentationskette und unter
spezieller Berucksichtigung des Gewebedifferenzierungsmodell von CLAES ET
AL. (1999) in Abb. 4.3, welches die Grenzen von o = £0,15 MPa und € = £5 %, in

welcher intramembrandse (direkte) Knochenbildung stattfindet, postuliert.
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1.

Erkenntnisse aus der histo-morphologischen Skelettentwicklung (CARTER
ET AL. 2001; CURREY 2006) lehren, dass Gelenke aufgrund des ,weichen®
Knorpels gro3ere Flachen als die diaphysare ,harte“ Corticalis aufweist.
Somit kann im gesunden Fall der harte Knochen mehr Kraft aufnehmen als
der Knorpel, was ein erster Unterschied zum Frakturmodell darstellt. Auch
bei CARTER (19874) fuhrt erhéhte Beanspruchung zu Knorpelwachstum und
nicht zur Knochenbildung (siehe Abb. 4.2).

Das erweiterte Berechnungsmodell (CARTER ET AL. 1988) in Abb. 4.5 zeigt
die Kraftubertragung von einer Gelenksflache bis zur Corticalis. Im eindi-
mensionalen Fall fuhrt der Kontaktflachendruck im Wadarfelelement W1
(Spongiosa) zu om1 = -1,7 MPa und W2 (Corticalis) om> = -3 MPa. Die Nor-
malkrafte im gesunden Knochen fihren nach Gleichung (4.3) zu einer ein-
deutigen Uberschreibung der postulierten hydrostatischen Grenze
om = 0,15 MPa. Auch wird das Vorhandensein hoherer hydrostatischer
Spannungsanteile in der Corticalis als im Knorpel angezeigt. Ursache sind
die hohen Normalspannungen in der Corticalis aufgrund der geringeren
Flachenanteile als im Gelenk. Dreidimensionale Simulationen mit anato-
misch korrekten konvexen und konkaven Flachenrekonstruktionen konnten
weitere Aufschlisse Uber Spannungsverhaltnisse aufzeigen sowie die An-
nahme o2 = o3 = 0 ausschliel3en.

Abb. 4.6 (a) und (b) verdeutlicht eine nur beschrankte Anwendbarkeit der
Dehnungsgrenze ¢ = £5 % fur humanen Knochen. Publizierte Experimen-
talergebnisse (CARTER ET AL. 1977; FONDRK ET AL. 1988) lassen auf eine
Bruchdehnung von etwa &gnch = 1,2 % schlieen, und die Grenze, ab wel-
cher viskoelastische bzw. —plastische Effekte gemessen werden, ist bei

etwa g = 0,6 % zu finden.

Als eine weitere Modellierungsmaglichkeit wird das an der Stanford Universitat
entwickelte Knochenwachstumsmodell (CARTER ET AL. 1987B) betrachet. In der
Ursprungsform (4.8) finden alle spezifischen Formanderungsanteile wie
Gestaltanderung und Formanderung gleichermalien Verwendung. Aufgrund der
trabekularen Trajektorienstruktur bzw. Vorzugsrichtung von Osteonen in der
Corticalis wird eine Kraftkomponente bendtigt, um Richtungsabhangigkeiten
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mathematisch zu berucksichtigen. Zusatzlich zeigen Kenntnisse aus der
Entwicklung von Festigkeitshypothesen wie der GEH, dass insbesondere
Materialversagen wie FlieRen (4.10) rein Uber die Gestaltanderung w, erfolgen
kann und somit tensorielle GroRen auf Materialien unterschiedliche Auswirkungen
haben.

DOBLARE ET AL. (2001) erweitert das Modell aus Stanford durch die Implementie-
rung der ,damage-repair‘-Theorie. Jedoch erfolgt aufgrund der Komplexitat des
Modells und da keine iterativen Veranderungen simuliert werden die Bewertung
maoglicher Knochenumbauprozesse uber die Verwendung der dritten Hauptspan-
nung ons. Anhand relevanter Publikationen (LANYON ET AL. 1975; FROST 1987;
BURR ET AL. 1996) findet Knochenabbau unter einem Spannungswert von
-3,4 MPa und Knochenaufbau Uber einem Spannungswert von -17 MPa statt
(vgl. Abb. 4.7).

Unter Anwendung der Grenzwerte fur die dritte Hauptspannung zeigen FE-
Ergebnisse in Abb. 4.8, dass insbesondere die Beanspruchungen unter Muskel-
und Gelenkkrafte nach der etablierten Optimierungsmethode ungenugend sind.
Hauptgrund hierfur ist der hohe Biegeanteil mit der Druckseite am medialen
Femur. Die Spannungen betragen dort zwischen -3,4 MPa und -17 MPa und Uber-
schreiten nur in Position 3 die Verformungsgrenze, ab welcher Knochenaufbau
stattfindet. Da die positiven Biegeanteile die negativen Normalspannungsanteile
in Langsrichtung Uberschreiten, ist auf der lateralen Zugseite Knochenabbau zu
erkennen. Ein anderes Bild ergibt sich bei den Muskel- und Gelenkkraften der
neuen Methode in Abb. 4.10. In Position 1 ist von ventral ab dem Ende des Schen-
kelhalses ein homogenes Spannungsbild zu sehen, in welchem weder Knochen-
auf- noch -abbau vorzufinden ist. Die Beanspruchungen in Position 2
(vgl. Abb. 3.21 (b), (d) mit Abb. 4.10 (b)) sind insgesamt zu gering, was zu der
vergroRerten Knochenabbauzone unter -3,4 MPa fuhrt. Dies ist vornehmlich durch
die geringe Teilmassenkraft aufgrund dynamischer Effekte begrundet (siehe Tief-
punkt bei Pos2 in Abb. 3.17). In Position 3 ist von ventral erneut ein vornehmlich
stabiles Knochenwachstum vorzufinden, das nur an einer kleinen Region unter-
halb des Trochanter minor die Grenze zum Knochenaufbau Ubersteigt. Leichte

Biegeanteile fihren in Position 1 und 3 an der lateralen Seite des Femur noch zu
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Spannungsbereichen unterhalb -3,4 MPa (Abb. 4.10 (a) und (c)). Diese kdnnten
dadurch vermieden werden, dass das in der Optimierung verwendete Koordina-
tensystem nicht in der Mitte, sondern weiter proximal in der femoralen Diaphyse
positioniert wird. Weitere Arbeiten werden bendtigt, um diesen Ansatz zu prufen.

Die Anwendung der Muskel- und Gelenkkrafte der neuen Optimierungsmethode
auf ein Simulationsmodell mit Huftprothese zeigt, dass sich ein ahnliches ossares
Beanspruchungsmuster wie im gesunden Fall abbildet. Wesentliche Unterschiede
der Spannungsverteilung zwischen Abb. 4.10 und Abb. 4.13 sind zum einen, dass
in Position 3 die Zone eines mdglichen Knochenaufbaus sich etwas nach unten
verschiebt. Zum anderen zeigen Simulationsergebnisse in Abb. 4.14 einen starken
Beanspruchungsabfall an der Eintrittsstelle der Prothese (ROl 7 nach GRUEN ET
AL. 1979) in das Femur. Das systematische Auftreten dieses Phanomens wird be-
statigt durch klinische Verlaufsmessungen. In dieser Region ist, im Vergleich zum
Startwert nach der Operation, die hochste Knochenmassereduktion zu finden. In
Manig (MANIG 2004) wird eine mittlere Gesamtabnahme von uber 25,4 %
dokumentiert.

Zusammenfassend kann aufgefiihrt werden, dass die nicht widerlegte und
weiterhin plausible Hypothese der Biegereduktion eine vielversprechende
Erweiterung darstellt, Muskelkrafte Uber Optimierungskriterien zu berechnen.
Verbesserte Varianten des Optimierungsalgorithmus konnten zusatzliche
Koordinatensysteme verwenden und Huftreaktionskrafte sowie Einschrankungen
von ossaren Torsionsbeanspruchungen durch weitere Gleichungen und

Ungleichungen als Randbedingungen berucksichtigen.
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Anhang

A Korrektur der Schwerpunktberechnung Ss

Schwerpunktkoordinaten von
Fischer (FISCHER 1899)
| .
| Schwerpunkt des ganzen Beins
| rochts I links
] el ) &' e Ll
1| 5l.ﬂB!+8.6= 52,27 | 4783 | — 9.46|53,m
2| 4236 | + 834 53,32 | 50,44 | — Oy [ 53,72
3| 52,6 |+ 854|544 | 5284 — 9,18 | 5400
4| 62,5 |+ 7855478 | 550 — S04 | 5443
S 716 |+ 77| 5485 | 57,78 | — 8,66 | 54,45
6| 80,37 |+ 7,22 | 54,31 | 606 | — 3?5..|54‘z3
7 || 88,20 |4 6,04 53,27 | 63,98 — Byas | 53,0
B| 9585 | +6.66|52,06 | 67,58 — Bt |53,14
9 imz,.., + 6,65 [ 51,48 | 7I.05|— Bys0 |52,
10 || 109,60 | + 6,03 [ 51,02 | 7704 | — 8‘;g|52,qu
11 (| 115,32 |4 Tz | 50,50 | 83,60 — 00 | 53,10
12 || 121,62 |+ 837 | 51,88 | 91,48 — 9,50 | 53,57
13 || 126,05 | + 8,82 [ 51,58 | 101,09 | — D45 | Sdyan
14 rzﬂ,as|+9‘:5 51,68 | 110,40 | — 9,18 | 54,80
15 || 130,13 |+ 9,00 | §2,28 | 120,60 | — 8,75 [ 55,84
|:(. 133,05 [+ 8,70 52,09 | 129,61 | — ?@145 5{3,45
Masse Standbein rechts
im ,globalen” Koordinaten-
system, welches nicht
dem Drehpunkt der Lage-
rung in A und dem KS-A
entspricht.
l.= FSB 'ISB
ST g
S5
~107,3N-35mm
s5 =
468,5N
lgs =8 mm
Die Wirkungslinie der

Masse des Oberkorpers
sowie des linken Beins ist
etwa 8 mm vom rechten
Auflagerpunkt A entfernt.
Die Berechnung erfolgt im
KS-A.
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Abb. A1: Berechnung des Abstands der Wirkungslinie fSS anhand der Zeichnung von
Pauwels (PAUWELS 1973)
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B Generierung von Segment-Koordinatensystemen

Im Folgenden sind alle Punkte, die fur die Definition von Achsen, Ebenen und

Koordinatensystemen Verwendung finden, aufgefuhrt.

Steuer-Koordinatensystem der Hiifte

Das Koordinatensystem der Hufte (Steuer-KS-Hufte) basiert, wie in Abb. B1 dar-

gestellt, auf sechs Punkten und drei Achsen.

3 H26 4
O 0

1. rechte Seite anterior superior iliac spine
________________ _ 2. linke Seite anterior superior iliac spine

A A E.d " 3. rechte Seite posterior superior iliac spine
4. linke Seite posterior superior iliac spine

Abb. B2: Darstellung des CAD-Modells der Hifte mit definiertem Koordinatensystem

Die Achsen H1 und H2 schneiden jeweils die Punkte 1 und 2 sowie 3 und 4. Die
Punkte 5 und 6 sind auf halber Achsenlange zu finden. Durch die Konstruktion der
Achse H3 mit den Punkten 5 und 6 kann das Koordinatensystem in Punkt 5 erstellt
werden. Abb. B2 zeigt die Ausrichtung des Steuer-KS-Hufte.
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Steuer-Koordinatensystem des Femur

Das Koordinatensystem des Femur (Steuer-KS-Femur) wird tber die Punkte 1-4
generiert. Die zusatzlichen Punkte dienen der Positionierung und Ausrichtung wei-
terer Koordinatensysteme z.B. im diaphysaren Bereich (KS-Dia-Fem), welche in
den Optimierungsalgorithmen Verwendung finden. Die Punkte 1-3 definieren die
Ebene EF1. EF2 schneidet die Punkte 1 und 4 und ist zusatzlich orthogonal auf
EF1 ausgerichtet, wie in Abb. B3 ersichtlich.

5
R

Ni

1. Mitte des Caput femoris

2. Oberflache laterale Kniecondyle

3. Oberflache mediale Kniecondyle

4. Mitte der Condylenpunkte 2und 3 -F3
5. Mitte des Femurhalses

6. Mitte des diaphysaren Femur

7. Mitte des diaphysaren Femur

und ca. 2 cm uber Punkt 6

2 4 3
o ©O—9
F1

Abb. B3: Darstellung der Konstruktionspunkte fir das Steuer-KS-Femur sowie
Koordinatensysteme im Optimierungsalgorithmus

Die Achsen F1 dient zur Bestimmung der Mitte zwischen Punkt 2 und 3. Der
Ursprung des Koordinatensystems zur Ermittlung von Schnittkraften am
Schenkelhals (falls bendtigt) liegt im Punkt 5. Die Achse F3 durchstof3t die Punke
6 und 7. Das Koordinatensystem, nach welchem die Biegespannungen berechnet
werden, befindet sich in Punkt 6. Das Steuer-KS-Femur ist in Punkt 1 (Mitte des
Caput femoris) und die x-Achse zeigt in Richtung EF1 und die z-Achse in Richtung
der Schnittkante von EF1 und EF2.
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Steuer-Koordinatensystem der Tibia

Die Definition des Koordinatensystems der Tibia (Steuer-KS-Tibia) erfolgt Uber die
Punkte 1-4, wie in Abb. B4 ersichtlich. Punkt 1 ist etwa auf der Héhe der Eminentia
inercondylaris (kleine Erhohung in Mitte der Tiba). Punkt 2 und 3 befinden sich an
den Malleolus medialis und lateralis. Die Achse AT1 befindet sich zwischen Punkt
2 und 3. Punkt 4 ist auf halber Weglange der Punkte 2 und 3 ausgerichtet und liegt
auf der Achse AT1. Die Ebene ET1 schneidet die Punkte 1 bis 3. Die Ebene ET2
ist orthogonal zu ET1 und zusatzlich Uber die Punkte 1 und 4 definiert. Die Punkte
1 und 4 werden von der Achse AT2 durchstoRen. Der Ursprung des Steuer-KS-
Tibia ist Punkt 1 und die z-Achse befindet sich auf AT2. Die x-Achse zeigt in Rich-
tung ET2. Die Punkte 5-6 sowie die dadurch gebildete Achse AT3 dienen zur Kon-

struktion weitere Koordinatensysteme.

1 o
® ET1
AT2
1. Mitte Eminentia inercondylaris
2. Malleolus medialis
3. Malleolus lateralis
4. Mitte der Malleolen | 6
5. Diaphysen Mitte der Tibia &l °
6. Diaphysen Mitte der Tibia und @5 ©
2 cm nach proximal ‘ 5
2 4
3 2 4 3
¢ o- ® ¢
AT1® .

ET2

Abb. B4: Darstellung der Konstruktionspunkte fiir das Steuer-KS-Tiba
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Steuer-Koordinatensystem des Ful3es

Das Steuer-KS-Fuld wird Uber die Punkte 1 und 4 generiert. Punkt 1 befindet sich
auf der lateralen Seite des Talus und Punkt 2 auf der medialen, wie in Abb. B5
ersichtlich. Die Achse AF2 befindet sich zwischen den Punkten 1 und 2. Punkt 3
liegt auf AF2 und auf halber Lange des Abstands der Punkte 1 und 2. Punkt 4
befindet sich auf der dorsalen Seite des Calcaneus. Die Achse AF2 durchstoft die
Punkte 3 und 4. Die Ebene EFU1 wird Uber die Punkte 1, 2 und 4 definiert. Ebene
EFU2 ist orthogonal zu EFU1 und schneidet die Punkte 3 und 4. Die Ebene EFU3
ist erneut orthogonal zu EFU1 und durchstéf3t die Punkte 1 und 2. Ursprung des
Steuer-KS-Ful ist Punkt 3. Die x-Achse (Rot) ist Uber AF2 und die y-Achse (Grun)
uber AF1 definiert. Die z-Achse zeigt in Richtung Korpermitte.

4
1. Talus lateral !.:..
=

2. Talus medial A|?1
3. Mitte des Talus 2 3
4. Dorsale Seite des Calcaneus

AF2 ™

Abb. B5: Darstellung der Konstruktionspunkte fiir das Steuer-KS-Fuf}
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