Stephan Weng

Ein Evolutionsmodell zur mechanischen
Analyse biologischer Strukturen

Heft Nr. 110




INSTITUT FUR MECHANIK
RUHR-UNIVERSITAT BOoCHUM

Stephan Weng

Ein Evolutionsmodell zur mechanischen Analyse
biologischer Strukturen

MITTEILUNGEN AUS DEM INSTITUT FUR MECHANIK NR. 110

DEZEMBER 1997






Herausgeber:

Institut fiir Mechanik der Ruhr-Universitit Bochum
Schriftenreihe

Universitatsstr. 150

D - 44780 Bochum

Vorwort

Die vorliegende Arbeit entstand wahrend meiner Tétigkeit als wissenschaftlicher Mitar-
beiter am Lehrstuhl fiir Technische Mechanik der Ruhr-Universitit Bochum.

Fiir die Betreuung der Arbeit und die Ubernahme des Referates danke ich Herrn Prof.
Dr.-Ing. O. T. Bruhns. Herrn Prof. Dr.-Ing. H. Waller danke ich fiir sein Interesse und fiir
die Ubernahme des Koreferates.

Fiir die Unterstiitzung, die freundliche Atmosphére und die offenen Gespriache danke ich
allen aktuellen und ehemaligen Angehorigen des Lehrstuhls.

Schliefllich mochte ich mich bei meiner Familie fiir Ihre Unterstiitzung und Ihren Zuspruch
recht herzlich bedanken. Ihr ist diese Arbeit gewidmet.

Bochum, Dezember 1997 Stephan Weng

Referenten: Prof. Dr.-Ing. O. T. Bruhns
Prof. Dr.-Ing. H. Waller

Tag der Einreichung: 21.10.1997
Tag der miindlichen Priffung: 18.12.1997

(©1997 Dr.-Ing. Dipl.-Wirtsch.-Ing. Stephan Weng
Am Rechteck 4
D - 44795 Bochum

Alle Rechte vorbehalten. Auch die fotomechanische Vervielfiltigung des Werkes (Fotokopie, Mikrokopie
oder DV-Verarbeitung) oder von Teilen daraus bedarf der vorherigen Zustimmung des Autors.







Zusammenfassung

Unter Beriicksichtigung der funktionalen Anpassung wird die Anderung der Gestalt und
der anisotropen Materialeigenschaften von Knochen in Form einer Evolutionsgleichung
formuliert, um damit ein Mittel zur Vorhersage des Knochenverhaltens, z. B. bei Im-
plantation von Prothesen, zu schaffen. Der entwickelte Ansatz wurde in das kommerzielle
Finite Element Programm MARC implementiert. Damit kann die Dichteverinderung
des Knochens, in Form der Verinderung der elastischen Eigenschaften, die Umorientie-
rung der inneren Struktur, in Form der Ausrichtung der Spongiosabilkchen bzw. die
Umorientierung der Knochenlamellen entlang der Hauptbeanspruchungsrichtung und der
Flachenumbau in From der Verinderung der Knochengeometrie dargestellt werden. An-
hand von zwei- und drei dimensionalen Finite Element Modellen des proximalen Femurs
wurden gute physikalisch sinnvolle Ergebnisse erzielt. Klinische Beobachtungen konnten
simuliert werden. Es wurde gezeigt, daB die funktionale Anpassung der Natur im Sinne
einer Optimierung der hichsten Festigkeit bei geringem Materialeinsatz auch als Hilfs-
mittel der Konstruktion zum Einsatz kommen kann. Die vorgestellte Evolutionsgleichung
diente dabei als Mittel zur Strukturoptimierung technischer Bauteile.

Summary

The material properties and the shape of a bone can be changed through an adaptive
functional behaviour of the bone. This reaction is described through an evolution law.
The stimulus for the adaptation is controlled through mechanical loadings. With this
mathematical formulation it is possible to predict the bone behaviour with and without
implants under variable mechanical loading conditions. This was shown in the finite
element (FE) simulations. It is also possible to use this model for shape and mechanical
strength optimization to minimise the amount of used material.
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1. Einleitung und Einfiihrung in die Pro-
blemstellung

Der Knochen als biologische Struktur wird von MATTHECK als ein High-Tech-Produkt
beschrieben, als der Superlativ eines funktionell an die mechanischen Erfordernisse ange-
paBten Leichtbaudesigns, das im Hinblick auf minimales Gewicht und hochste Festigkeit
optimiert ist [Mat93]. Lebender Knochen ist als biologisch reaktives Gewebe anzusehen,
das seine Struktur der vorherrschenden Belastung anpassen kann. Wihrend in den Inge-
nieurwissenschaften ,totes* Material so liberdimensioniert wird, dafl alle moglichen Be-
lastungen aufgenommen werden kénnen, kann die Natur Strukturen mit weniger Sicher-
heitsreserven bauen und diese gegebenenfalls durch adaptive Prozesse der Knochenbildung
abstiitzen [Per92]. Neben der Herausforderung, das Verhalten des Produkts Knochen zu
analysieren und zu verstehen, besteht die Moglichkeit, die Bauweise biologischer Struktu-
ren auf technische Konstruktionen zu tibertragen. Dies kann zur Befriedigung der gestie-
genen Anforderungen an Sicherheit, Qualitit und an eine notwendige Kostenreduktion
genutzt werden. Besonders in der Medizintechnik, z. B. bei der Entwicklung von Implan-
taten, sind die Kenntnisse des Knochenverhaltens unabdingbare Voraussetzung zur Kon-
struktion von langlebigen Prothesen. Der Hiiftgelenkersatz durch eine Totalendoprothese
z. B. zahlt, mit steigender Tendenz, zu den hiufigsten Operationen in der orthopadischen
Chirurgie. In Deutschland werden ca. 100.000 kiinstliche Hiiftgelenke pro Jahr implantiert
[JS95]. Eine schwedische Studie schitzt die Anzahl der jahrlichen Hiiftgelenkoperationen
auf mehr als 800.000 weltweit, von denen sich ungefihr 2 bis 11 Prozent in relativ kurzer
Zeit postoperativ wieder lockern [MHAJ93]. Um die damit verbundenen Revisionen und
den volkswirtschaftlichen Schaden zu reduzieren, ist man bei der Entwicklung von Implan-
taten auf Moglichkeiten zur Vorhersage der Adaption des Knochens an seine verdnderte
Umgebung angewiesen.

Durch ihre vitale Anpassungsfihigkeit unterscheiden sich die biologischen Strukturen
grundlegend von technischen Bauteilen. Als lebende Materialien verandern sie durch
Wachstum gezielt ihre Gestalt und ihre Materialeigenschaften. Die Vorstellung, dafl das
Gewebe, das im wesentlichen mechanische Funktionen zu erfiillen hat, auch in seiner Ent-
wicklung und Differenzierung durch mechanische Reize gesteuert wird, geht auf Roux
(1881) zuriick [Rou81]. Die detaillierten Spezifikationen der einzelnen Reizqualitdten wa-
ren jedoch elastomechanisch widerspriichlich. Erst PAUWELS (1960) gelang es, eine bis
heute unwidersprochene Theorie der kausalen Histogenese der Gewebe des Bewegungsap-
parates und der funktionalen Anpassung vorzustellen [Pau60].

Es bleibt festzuhalten, daB es sich bei Knochen um ein hochkomplexes, multifunktionales
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Gewebe handelt, das in eine grofie Anzahl von sich gegenseitig beeinflussenden biochemi-
schen, biophysikalischen und biologischen Prozessen eingebettet ist. Uberraschenderweise
scheint die Mehrheit dieser Prozesse irgendwie zu mechanischen und geometrischen Ei-
genschaften des Knochens in Relation zu stehen [Roe87].

Unter Beriicksichtigung der funktionalen Anpassung ist es das Ziel dieser Arbeit, die
Anderung der Gestalt und der anisotropen Materialeigenschaften von Knochen in Form
einer Evolutionsgleichung zu formulieren, um damit ein Mittel zur Vorhersage des Kno-
chenverhaltens, z. B. bei Implantation von Prothesen, zu schaffen. Als Betrachtungsobjekt
wird der proximale Femur gewahlt. Durch das Fehlen analytischer Lésungen stellen die
computerunterstiitzten Analysen, d. h. die Anwendung der Evolutionsgleichung auf den
Femur durch Implementierung in ein Finite Element Programm, die Grundlage fiir den
hier vorgestellten interdisziplindren Loésungsansatz dar.

Dazu wird zunichst in Kapitel 2 der Knochen als Struktur betrachtet. Hierbei werden
die medizinischen Grundlagen von Knochen im allgemeinen sowie des Femurs im speziel-
len beschrieben. Desweiteren wird die funktionale Adaptivitdt der Knochenstruktur am
physiologischen und am pathologischen proximalen Femur erliutert. Bei der pathologi-
schen Betrachtung reduziert sich die Beschreibung auf die biomechanischen Aspekte der
Prothesenlockerung am proximalen Femur. Da sich nach ROESLER Knochen nicht nur als
eine Struktur, sondern auch als Material und System beschreiben 148t [Roe87], werden
die Materialeigenschaften von Knochengewebe diskutiert. Zur Beschreibung des Knochens
als System und Komplettierung der notwendigen Kenntnisse werden zur Umsetzung und
Anwendung des Modells in ein Finite Element Programm die Belastungen des Femurs
erlautert. Hierbei stlitzen sich die Ausfiihrungen jeweils auf den aktuellen Stand der Li-
teratur.

Im dritten Kapitel werden aus der Literatur bekannte und in der Fachwelt als bedeutend
angesehene Ansitze beschrieben, miteinander verglichen und diskutiert. Die hieraus ge-
wonnenen Erkenntnisse werden in Zusammenhang mit den zuvor gemachten Ausfithrun-
gen zur Entwicklung eines neuen Modells zur Beschreibung der anisotropen Evolution
des Steifigkeitstensors und damit des adaptiven Knochenumbaus genutzt. Nachdem al-
le notwendigen Daten fiir eine Realisierung in einem Finite Element Programm vorge-
stellt wurden, erfolgt im vierten Kapitel die numerische Umsetzung und die Anwendung
der adaptiven Umbautheorie an verschiedenen Knochenmodelle und an einem Knochen-
Implantat-Modell. Gleichzeitig wird an zwei leicht nachvollziehbaren Beispielen der Ein-
satz der Methode zur Strukturoptimierung technischer Konstruktionen gezeigt. Die Arbeit
schlieBt mit der Zusammenfassung der Ergebnisse und einem Ausblick.



2. Biomechanische Betrachtung des physio-
logischen und pathologischen Femurs

Das Skelett ist in erster Linie ein mechanisches Organ, dessen Aufgabe es ist, Krifte von
einem Teil des Kérpers zu einem anderen Teil zu tibertragen. Pathologische Fille riihren .
in erster Linie aus mechanischen Defekten in Regionen des Knochens [Mar84]. Anhand
von radiologischen Untersuchungen zeigen viele klinische Studien z. B. die signifikante
Knochenresorption nach der Implantation einer Hiiftendoprothese bei gleichzeitiger Hy-
pertrophie des Knochengewebes an anderer Stelle [EB88], [SR92]. Die Knochenresoption
manifestiert sich in einer Verringerung der Knochendichte in grofien Regionen rund um
das Implantat, wahrend an der Implantatspitze eine Erh6hung der Knochendichte und
ein Verwachsen von Knochenregionen feststellbar ist. Auf lange Sicht hat diese Situation
erhebliche Auswirkungen auf die Belastung und Stabilitit der Implantate. Bei jéhrlich
weltweit mehr als 800.000 Hiiftgelenkoperationen versagen ungefihr 2 bis 11 Prozent der
Prothesen nach 10 Jahren [MHAJ93].

Solange klinische Untersuchungen die einzige Moglichikeit darstellen, Langzeituntersu-
chungen zum implantatinduzierten Knochenumbau durchzufiihren, bleibt die Zeitspan-
ne des Informationsriickflusses fiir Implantatdesigner sehr lang. In den meisten Faillen
scheitern klinische Untersuchungen jedoch an den hierdurch verursachten erheblich hohen
Kosten, an der Dauer der Untersuchung selbst sowie an ethischen Aspekten.

Die Tatsache, da8 mit Hilfe von Computern schnell und genau mathematische und/oder
logische Formulierungen in beliebiger Kombination abgearbeitet werden kénnen, erweitert
die Moglichkeit der Abbildung der Realitdt durch eine Modellbildung und Simulation
auf alles, was sich - in welcher Form auch immer - formalisieren und damit rechenfihig
darstellen 148t. Insbesondere bei der Abbildung biologischer Vorgéinge in Modellen, die
Verhalten beschreiben und méglichst auch Hinweise auf notwendige Anderungen oder
Einwirkungen geben sollten, werden mit Hilfe der Verhaltenssimulation die Nachteile von
klinischen Untersuchungen relativiert [Bos92]:

e Die Kosten der Modellerstellung und Simulation sind im allgemeinen nur ein Bruch-
teil dessen, was bei dhnlich umfassender Untersuchung mit realen oder analogen
physikalischen Modellen aufzuwenden wire.

e Der zeitliche Ablauf des dynamischen Verhaltens, hier des Knochenumbaus, kann
erheblich gerafft oder verkiirzt werden, so da8 es zu einem schnelleren Informati-
onsriickfluf kommt.
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e Der Mensch, verstanden als reales System, wird keinerlei Risiko ausgesetzt. Mes-
sungen oder Eingriffe am realen System sind nicht notwendig. Eine Dynamik, die
zur Systemzerstérung z.B. des Implantat-Knochen-Verbundes fithren wiirde, hin-
terliafit keine physischen und psychologischen Konsequenzen und somit auch keine
zu beachtenden ethischen Aspekte.

Die Hauptschwierigkeit bei der Modellbildung und der Analyse von biologischen Systemen
liegt generell in der Tatsache begriindet, dafl vielmehr Variationen der zur Modellbildung
benétigten Parameter vorliegen als bei traditionellen technischen Systemen. Die notwen-
digen Parameter sind unbekannt oder lassen sich nach heutigem Stand nicht bestimmen.
Diese Schwierigkeit wird deutlich, wenn man sich vor Augen hilt, da z.B. der Knochen
ein inhomogenes Material mit anisotropen Materialeigenschaften ist, die durch Wachs-
tumsprozesse zeitlich variieren. Die in dieser Arbeit bendtigten Materialparameter und
die bis zum heutigen Zeitpunkt bekannten physikalischen Eigenschaften des Knochenge-
webes werden in Kapitel 2.3 beschrieben. Zuvor werden jedoch medizinische Fachbegriffe
erldutert, die im folgenden fiir das zu betrachtende Objekt des Femurs von Bedeutung
sind, vgl. Kapitel 2.1.

Die experimentellen Untersuchungen sind jedoch notwendig zur Messung der im Modell
benétigten Parameter, die die biologischen Signale auf die Stimulation regeln und regulie-
ren [HD91]. Desweiteren miissen die numerischen Ergebnisse verifiziert werden, was zur
Zeit qualitativ z. B. an pathologischen Fillen vorgenommen werden kann. Méglichkeiten
in Bezug auf den Femur werden ebenfalls in Kapitel 2.2 aufgezeigt.

Die Finite-Element-Methode ist eine viel genutzte Technik zur Spannungsanalyse von
mechanisch belasteten Bauteilen. Sie hat sich zur haufigst verwendeten Methode bei der
Unterstiitzung von Studien in der Implantattechnik entwickelt [HC83]. Bei Benutzung der
Finite-Element-Methode miissen u. a. die H6he und Richtungen der angreifenden Krifte,
die Materialparameter, die Geometrie als auch die Fixierungsbedingungen zwischen Im-
plantat und Knochen bekannt sein [HWDB89]. Die in dieser Arbeit benutzten Belastungen
werden in Kapitel 2.4 vorgestellt. Gleichzeitig wird der aktuelle Stand der Technik bei der
Bestimmung der Belastung des Femurs vorgestellt.

AbschlieBend werden einige biomechanische Aspekte der Prothesenlockerung am proxi-
malen Femur betrachtet, vgl. Kapitel 2.5.

2.1 Medizinische Grundlagen und Beschreibung des
Systems Femur

Im folgenden werden die in der Medizin iblichen Bezeichnungen fiir die verschiedenen
Richtungen bezogen auf den menschlichen Kérper verwendet. Hierbei wird als Trans-
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versalebene eine horizontale Querschnittsebene, als Frontalebene eine Ebene parallel zur
Korperlidngsachse und zum Gesichtsfeld und als Sagittalebene, die eine zur Transversal-
und Frontalebene senkrecht stehende Ebene bezeichnet. Die Bezeichnungen der Richtun-
gen sind in der folgenden Abbildung dargestellt.

~lateral . m dorsal
anterior, ventral )

Jlateral

Frontalebene

= “—\,/_/_;____
——
Transversalebene

Supin

Abb. 2.1: Ubersichtsschema iiber die Hauptebenen des Kérpers und die Grundbewegungen der
Gliedmagen. Modifiziert iibernommen aus [BGF*85).

Das Koérperzentrum ist der Rumpf. Eine Orientierung hin zum Kérperzentrum wird pro-
ximal und eine vom Koérperzentrum weg wird distal genannt. Fiir R6hrenknochen, speziell
fir den Femur, sind die Bezeichnungen endostal (zur Knochenmarkhéhle hin) und peri-
ostal (zur Knochenoberfliche hin) zu unterscheiden.
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In dieser Arbeit wird der Knochenumbau am Femur, der zu der Gruppe der langen Réhren-
knochen gehort, betrachtet. Die Beschreibung beschrankt sich im wesentlichen auf den
proximalen Teil. Obwohl der Schaft, das Mittelstiick des Femurs, welches auch Diaphy-
se genannt wird , leicht nach vorn gebogen ist, ist der Femur der langste Knochen des
Korpers. Er bestimmt am meisten die individuelle Kérpergrofe. Die Einteilung des Femurs
erfolgt in drei Bereiche:

e Ephiphyse: Gelenkende; proximale und distale Endstiicke der langen Rohrenknochen
e Metaphyse: Abschnitt des Réhrenknochens zwischen Diaphyse und Ephiphyse

e Diaphyse: Mittelstiick der R6hrenknochen

Caput ossis femoris
Trochanter major
Collum ossis femoris
Linea intertrochanterica

Fovea capitis, -
ossis femoris

Trochanter
minor

Corpus ossis femoris

adesorim

Epicondylus ed.

Epicondylus lat.
Facies patellaris

Abb. 2.2: Linker Femur von ventral.
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Trochanter Fossa trochanterica
maioran © Jia Fovea capitis
Crista ; ossis femoris

intertrochanterica#®y Trochanter minor

g%%gg%sm Linea pectinea

Linea aspera,

. i med.
Linea aspera; Labium med

Labium lat.

Facies poplitea
Linea supracon-
dylaris med.
Condylus med.
Fossa intercondylaris

Linea supracon
dylaris lat.

Condylus lat—:.# 2

Abb. 2.3: Linker Femur von dorsal.

Wie die Leisten an einem profilierten Triger in der Technik wirkt die Linea aspera quer-
schnittsparend, gleichzeitig dient sie als Ansatz fiir Muskelurspriinge. Das distale und das
proximale Ende des Femurs sind zur gelenkigen Verbindung und zum Ansatz von Muskeln
besonders ausgestaltet.

Der Gelenkkopf, Caput ossis femoris, ist kugelférmig und trégt unterhalb seiner Mitte
eine kleine Grube, Fovea capitis ossis femoris, in der das Ligament capitis femoris an-
setzt. Der Gelenkkopf ist in die Hiiftpfanne, Acetabulum, eingebettet. In diesem Gelenk -
liegt die Druckiibertragungs- und Fiihrungsfliche im Bereich der {iberknorpelten Facies
lunata vor. Als Kugelgelenk ist das Hiiftgelenk um unendlich viele Achsen beweglich, die
durch den Mittelpunkt der Kugel gehen. Durch die Vielfalt der Muskelwirkungen und die
Fiihrung des Binderapparates wird die Bewegungsvielfalt eingeschrinkt.

Der schrig aufwirts gerichtete Schenkelhals, Collum ossis femoris, verbindet den Kopf mit
dem Schaft und bildet ein mechanisch wichtiges Tragglied. Der Winkel, den die Langsach-
se des Schenkelhalses mit der Schaftachse bildet, Collum-Diaphysenwinkel, betragt 120
bis 130°, die Variationsbreite etwa 23°. Dort, wo der Schenkelhals sich vergréfiernd in
den Schaft {ibergeht, ist der Knochen ringsum von einem Kranz von Rauhigkeiten und
Muskelhdckern umgeben, die im Strahlungsmittelpunkt des Kegels der Hiiftmuskeln lie-
gen. Unter diesen ragen auf der Riickseite zwei michtige Knochenhebel, die Rollhiigel,
Trochanter major und minor, hervor. Sie sind posterior durch eine Knochenleiste, Crista
intertrochanterica, anterior durch die niedrige Linea intertrochanterica verbunden. An der
medialen Fliche des groflen Rollhiigels liegt eine Grube, die Fossa trochanterica. Die la-
terale Lippe der Linea aspera nimmt Richtung auf den Trochanter major und erhebt sich
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zur Tuberositas glutaea fiir den Ansatz des M. glutaeus maximus.

Am distalen Ende des Femurs 16st sich die Compacta des Schaftes in einen breiten
spongitsen Knochenkérper auf, dessen Rinde sehr diinn ist und von zahlreichen kleinen
Gefiflen durchsetzt wird.

Nachdem die 4uflere Struktur des Femurs dargelegt wurde, wird nun das Knochengewebe
zunichst allgemein und schliellich auf den Femur bezogen charakterisiert. Knochengewebe
kann nach verschiedenen Aspekten eingeteilt werden:

¢ Entwicklungsgeschichte:

— desmal: direkte Ossifikation, im Bindegewebe

~ chondral: indirekte Ossifikation, Ersatzknochen, Knorpel - Vorstufe
Weitere Ausfiihrungen sind dem Kapitel 2.2 zu entnehmen.
e Makroskopischer Beschreibungsansatz:

— Kompakta = Kortikalis: Dicht gepackte Knochensubstanz, die durch innere, lo-
kalisierte Resorptionsvorgénge sich wieder in Spongiosa wandeln kann. Selbst in
dieser dichtesten Knochenmatrix verbleibt ein Porenvolumen von 13 % [Sen93].
Wird das Volumen mit mehr als 70 % mit Knochengrundsubstanz ausgefiillt,
so bezeichnet man diese Struktur als Kompakta [Gib85].

— Spongiosa: Die Spongiosa ist eine inhomogene porése anisotrope Struktur [Cow86].
Der Ausdruck Spongiosa kennzeichnet eine lockere Anordnung von Balkchen,
die sich als schwammartiges Geriistwerk feiner Knochenbilkchen darstellen.
Die Dimension und Anordnung der Bilkchen variiert mit Lokalisation, Bean-
spruchung und Alter stark. Durch Anlagerung von Knochensubstanz kénnen
die Bilkchen verstarkt werden, was zu einer Verdichtung der Spongiosa fiihrt.
Betrachtet man den Ausschnitt des Bildes 2.4 genauer, so stellt sich die Spon-
giosa als ein Gewebe mit offenen und mit geschlossenen Zellen dar, vgl. hierzu
auch GIBSON [Gib85]. Ein Ubergang von der Spongiosa zur Kompakta ist
moglich. Der biomechanische Zweck der Spongiosa liegt in der Abstiitzung der
Kompakta gegeniiber der Einleitung der Muskel- und Gelenkkrifte [Sen93].
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Abb. 2.4: Lingsschnitt eines proximalen Femurs

e Organisatorischer / Mikroskopischer Beschreibungsansatz:

— Faser- oder Geflechtknochen: Das bestehende Bindegewebe wird in die Struk-
tur einbezogen. Diese Knochenstruktur enthalt Fibrillen, die wie bei einem
Bindegewebe angeordnet sind und auch mit dem Bindegewebe der Umgebung,
dem Perisot {Knochenhaut), in Verbindung stehen. Diese Gewebsart kann als
zu Knochen erstarrtes Bindegwebe angesehen werden, sie trifft man an Ein-
strahlungsstellen von Sehnen und Béndern und bei rasch ablaufenden Repara-
turprozessen.

- Lamellenknochen: Spezifisch angeordnete Struktur der kollagenen Fibrillen und
Osteone. Diese Knochenart ist eine reifere Form der Knochenbildung. Die An-
ordnungen der Fibrillen folgt bestimmten GesetzméiBigkeiten. In verschiede-
nen Schichten, z. T. abwechslungsweise in anderen Richtungen angeordnet,
ergeben die Fibrillen zusammen mit dazwischen eingebauten mineralischem
Anteil ein nach funktionellen Gesichtspunkten ausgerichtetes Verbundsystem.
Die Verbindung zur Umgebung geschieht durch Faserbiindel, die wihrend der
Knochenbildung mit eingemauert werden. Der Lamellenknochen erscheint in
Form von Haupt- oder Generallamellen, Osteonen und Schaltlamellen. Zusam-
menhédngende lamelldre Schichten, die die Kompakta gegen den Markraum
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abschlieen, heiflen innere Generallamellen. Durch den inneren Umbau der
Kompakta entstehen sekundire Osteone. Es sind bis zu mehreren Millimeter
lange, knapp einen halben Millimetern dicke Elemente, die aus konzentrisch
angeordneten Lamellen bestehen und im Zentrum ein Gefifl aufweisen. Nach
einem intensiven inneren Umbau bleiben von der urspriinglichen Struktur zwi-
schen den einzelnen zirkular orientierten Lamellen der neuen Osteone nur noch
Bruchstiicke tibrig. Diese werden als Schaltlamellen bezeichnet. Der Hauptan-
teil sowohl der Kompakta als auch der Spongiosa besteht aus Lamellenknochen.

Die Gefifiversorgung des Knochengewebes erfolgt vorwiegend vom Markraum,
aber auch vom Periost aus. In der Langsachse der R6hrenknochen verlaufen
Gefafie im Zentrum der Osteone, in den Haversschen Kanélen. Sie weisen Quer-
verbindungen zu anderen Osteonen auf, welche in den sog. Volkmannschen
Kanilen verlaufen. Beide Kanalsysteme enthalten nur ein einziges Gefif vom
Kapillartyp.

Um das Schema vom Aufbau eines Knochens zu verdeutlichen, wurden drei
Osteone teleskopartig auseinandergezogen. Damit 148t sich der unterschiedli-
che Steigungswinkel der Fibrillen in den Lamellen zeigen. Zum gleichen Zweck
sind drei Lamellen der dufleren Generallamellen hochgezogen. Die Blutgefifie
gelangen vom Periost durch Volkmannsche Kanile in die Haversschen Kanile.
Die Markrdume der Spongiosa sind schon als erweiterte Haverssche Kanile
dargestellt. Zur Darstellung des Haversschen Systems vgl. [SG87].
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Abb. 2.5: Schema vom Aufbau eines Knochens

An allen freien Oberflichen, auch in den Hohlrdumen im Inneren, sind verschiedene Kno-
chenzellen zu finden. Es wird grundsétzlich zwischen drei knochenspezifischen Zellarten
unterschieden:

e Osteobalsten: Knochenbildung
e Osteocyten: Versorgung, Calziumstoffwechsel

e Osteoklasten: Knochenresorption

Osteobalsten, die sich an Oberflichen befinden, entstehen lokal durch Differenzierung aus
Elementen der Bindegewebsreihe, den Mesenchymzellen. Sie kommen {iberall dort vor, wo
Knochenbildung stattfindet, also bei Wachstums-, Umbau- und Reparaturvorgéngen. Sie
sind epithelartig nebeneinander angeordnet und untereinander durch Cytoplasmafortsitze
verbunden. Thr gré8ter Durchmesser betragt 20 - 30 um. Die Aufgabe dieser Zellen be-
steht im Aufbau von Knochengewebe. Sie scheiden kollagene Fibrillen und eine glyko-
proteinhaltige Grundsubstanz aus. Dieses organische Geriist des Knochens, das Osteoid,
wird anschliefend mineralisiert. Die Verkalkung geschieht ebenfalls durch Vermittlung
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der Osteoblasten. Diese nehmen Calzium auf und geben es spiter wieder an das Osteoid
ab. Dort wird es vorwiegend als Apatit eingebaut. Die Anbaurate betragt ungefdhr 1 -
2 pm /[ 24 h. Sie ist abhingig von der Anzahl der Zellen pro Fliche und der Aktivitét
der Osteoblasten, die wiederum in Beziehung zum Zellvolumen und zur ausscheidenden
Flache steht. Bei der Produktion von Osteoid werden einzelne Osteoblasten eingeschlos-
sen und kollagene Fibrillen der Umgebung ebenfalls eingemauert. Der Verbindung dieser
einzelnen Zellen untereinander und mit den oberflichlichen Osteoblasten dient ein System
diinner Zellfortsitze, die in feinen Verbindungsgingen, den Knochenkanélchen, Canaliculi,
verlaufen.

o _ \ 3\ . . .
Osteocyten ——2x%: R 4 WA ) Mineralisationsfront

Osteoid

Osteoblasten

o -~ y- v
a . ™M ¢ = --’ -‘tl

Abb. 2.6: Osteoblasten auf einer Knochenoberfliche, aus [BGF85]

Nach dem Einmauern der Osteoblasten werden diese Zellen Osteocyten genannt. In ihrem
Aussehen verdndern sie sich allméahlich von der kuboiden Form der Osteoblasten zu einer
flachgedriickten, langsovalen Form. Die Funktion der Osteocyten ergibt sich aus der grofien
Kontaktfliche zum mineralisierten Gewebe. Diese bietet sich an fiir die Mobilisation von
Calzium aus dem Skelett einerseits und fiir das Abfangen von iiberfliissigem Calzium aus
dem Serum andererseits.

Die dritte knochenspezifische Zellart, die Osteoklasten, sind vielkernige eosinophile Zellen,
die Knochensubstanz abbauen. Sie liegen hiufig in den von ihnen gebildeten Howship -
Lakunen. Da die Osteoklasten von Blutzellen abstammen, sind sie in ihrer Entwicklung
und Funktion véllig anders als die anderen Knochenzellen. Ihre Tétigkeit wird durch die
Tatigkeit der Osteoblasten angeregt, indem diese die Oberfliche fiir die Osteoklasten vor-
bereiten. Die Osteoklasten kommunizieren mit den anderen Zellarten, die untereinander
vernetzt sind, liber chemische Botenstoffe [CMM91].

2.2 Funktionale Knochenstruktur und funktionale Ad-
aptivitit
Wie im vorherigen Kapitel dargestellt wurde, sind kompakter und spongitser Knochen

vollig unterschiedlicher Struktur. Die Untersuchungen des letzten Jahrhunderts waren dar-
auf ausgelegt, die mechanischen Griinde fiir diesen Unterschied zu ermitteln. G. H. Meyer
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[Mey67] versffentlichte 1867 die Beobachtungen, daBl die Spongiosa, die bis dahin ,,im All-
gemeinen den Eindruck einer regellosen Haufung von Knochenbalken und Knochenplétt-
chen® machte, in ihrer Anordnung und Gestaltung gewisse , typische Verschiedenheiten“
aufweist. Desweiteren wurde die Vermutung geduflert, daB, wie es Fung [Fun93] priziser
formulierte, der Knochen ihn an das Maximum - Minimum - Prinzip erinnere, wobei der
Knochen einem Maxiumum an Belastung mit einem Minimum an Material und optimaler
Bauweise begegne. Die Literatur wird jedoch nicht von Meyer und Culmann, die auf dem
Gebiet der Biomechanik der Knochen wohl als erste kooperierten, dominiert, sondern von
J. Wolff der zwei Jahre [Wol69] spéter diese Problematik aufgriff. In seinem detaillierter
ausgefiihrten Aufsatz [Wol70] beschrieb er die Basis all seiner Uberlegungen:

e Die perfekte mathematische Ubereinstimmung der spongiésen Struktur im proxi-
malen Ende des Femurs mit der Trajektoriendarstellung in Culmanns - Kran.

e Die statische Notwendigkeit der speziellen Struktur der Knochen.

Als ein Resultat seiner Untersuchungen kam er zu dem SchluB, daf$ ansteigender Druck
nicht nur den Knochen beeintriachtigt, sondern daf§ er notwendig ist, um die Struktur zu
erhalten und zu entwickeln [Zip92]. Wolff zeigte, daB8 die im proximalen Femur vorlie-
genden Spannungen und Dehnungen direkt aus der Architektur des Knochens abgeleitet
werden konnen [Wol92].

Abb. 2.7: Oben: Verschiedene Sektionen des proximalen Femurs und Rekonstruktion der spon-
gidsen Struktur. Unten: Vereinfachte graphische Analyse des proximalen Femurs von
Culmann, aus [Zip92], Original aus [Wol92)
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Dabei wurde davon ausgegangen, dafl eine hohe Dichte von Trajektorien gleichbedeutend
ist mit einer hohen Spannung, verbunden mit der Notwendigkeit einer kompakten Struk-
tur, und eine geringe Dichte eine spongitse Struktur identifiziert. Die Korrelation zwi-
schen der effektiven Spannung und der trabekuldren Dichte impliziert, dafl trabekularer
Knochen in hoher Dichte in Regionen vorliegt, in denen maximale Hauptspannungsdif-
ferenzen vorliegen. Der Zusammenhang zwischen der Orientierung der Trabekel und den
Hauptspannungsrichtungen impliziert eine Ausrichtung der Trabekel entlang der Haupt-
spannungsrichtungen, 45° zu der Ebene der maximalen Schubspannung. Diese beiden
Ergebnisse fiihren zu der Wolffschen Hypothese, daf

e jeder Trabekel nach einer Ausrichtung strebt, die die auf ihn wirkende individuelle
Biegung minimiert und

e dafl die Dichte der Trabekel zu héheren Werten in Regionen mit hohen Hauptspan-
nungsunterschieden strebt.

Einige Jahre spiter interpretierte Roux die Wolffschen Beobachtungen als ein Resultat
einer funktionalen Adaption. Der ProzeB wurde von ihm als ein sich quantitativ selbst
regulierender Mechanismus beschrieben [Rou81]. Im Gegensatz zu technischen Gebilden
passen sich die Knochen der Belastung an und verandern ihre Gestalt. Diese Idee der funk-
tionalen Adaption ist noch heute ein wichtiges und generelles Prinzip der Biologie [Roe81].
Dieses wiederum wurde von Wolff aufgegriffen [Wol84]. Als Result dieser Forschungen wur-
de die Frage, ob die Spongiosa als Struktur der Spannungstrajektorien ausgebildet ist, mit
der Frage kombiniert, ob Druck-, Zug- oder Schubspannungen den funktionalen Stimu-
lus zur Bildung der Spongiosa bilden. In der Folgezeit wurden diese Darstellungen (s. a.
[Wol72], [Wol74], [Wol91]) unter dem Begriff des , Wolffschen Gesetzes* subsummiert.

Eine erste geschlossene Darstellung der Wechselwirkungen zwischen mechanischer Funk-
tion und morphologischer Gestaltung und die Entwicklung einer in sich widerspruchs-
freien Theorie blieb jedoch Friedrich PAUWELS vorbehalten [Pau65|, [Pau73]. Auch die
Interpretation der funktionalen Anpassung im Sinne eines konsequenten Leichtbaus geht
auf PAUWELS zuriick. Wahrend Baumaterialien der Technik unter der Einwirkung von
Kriften lediglich elastisch und / oder plastisch verformt werden, der Beanspruchung je
nach Festigkeit des Materials Widerstand leisten oder zu Bruch gehen, leisten biologische
Materialien dariiber hinaus zusitzlich einen Widerstand durch ihre differenzierte Anpas-
sung an die funktionalen Erfordernisse.

Das Resultat der Eliminierung der normalen funktionalen Belastung ist eine Knochen-
atrophie, man vergleiche diesen Umstand anhand von bettligerigen Patienten und Astro-
nauten, die der Schwerelosigkeit ausgesetzt sind [BS91]. Besonders deutlich wird dieses
biologische Verhalten bei der Betrachtung des Krafttrainings zur Vergréfierung der Mus-
kelmasse oder der Muskelatrophie im Falle lingerer Ruhephasen durch Verletzungen. Nach



2.2. Funktionale I{nochenstruktur und funktionale Adaptivitat 15

IKnochenbriichen wird im Heilungsprozef an stark beanspruchten Bereichen Material an-
gebaut und weniger stark beanspruchte Bereiche bauen sich ab. Der Organismus behélt
nur das erforderliche Mafl an Material, er spart somit, Gewicht und Energie. Das Ergebnis
dieses Verhaltens entspricht den Zielen, die man mit einer technischen Leichtbaukonstruk-
tion verfolgt. Den Untersuchungen von PAUWELS ist zu entnehnien, dafl sich Knochen in
einem permanenten Umbauprozefl befindet. Auf diesen nehmen mechanische Beanspru-
chungen sténdig Einflufl. Natiirlich spielen auch andere Faktoren, wie z. B. hormonelle
Faktoren, beim Auf- und Abbau eine Rolle, dem mechanischen Faktor wird jedoch die
entscheidende Rolle zugewiesen [BS91]. PAUWELS geht dabei von einem Fliefgleichige-
wicht aus, einem stiandigen Auf- und Abbau von Knochenmaterial bei dynarnisch sich
auf den Korper verdndernden Lasten, deren Grofie sich in gewissen Grenzen bewegt. Erst
bei Belastungen auflerhalb dieser Grenzen kommt es zur Atrophie bzw. Hyperthropie.
Anschaulich wurde dieses Verhalten von Kummer in [I{um92] und [BGF*85] dargestellt,
vgl. n. Abbildung und [Rub84|. Das Verhalten wird mit dem eines technischen Reglers

gleichgesetzt. KRAFT

Abb. 2.8: Knochenreaktion auf mechanische Beanspruchung, aus [BGF185)
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Jede Belastung, die durch eine von auflen einwirkende Kraft hervorgerufen wird, fiihrt
demnach zu einer Beanspruchung des Knochens, vor allem seiner Grundsubstanz. Diese
wird elastisch verformt und in ihr treten dementsprechende Spannungen auf. Als Re-
gelgrofe wird aufgrund des Hookeschen Gesetzes die Spannung angesehen, obwohl die
Verformungen als unmittelbarer Reiz fiir alle an der Knochenbildung beteiligten Zellen
anzusehen sind. Wenn ein bestimmter Spannungswert, die Sollgréfie, iiberschritten wird,
befindet sich nach der PAUWELSschen Theorie der Knochen im Fliefigleichgewicht, d. h.
der stets ablaufende Auf- und Abbau von Knochengewebe gleicht sich aus.

Durch z. B. geringere korperliche Aktivitdt oder durch Reduktion des Kdérpergewichts
sinkt die Spannung unter den Sollwert. Der Knochen decalzifiziert. Infolgedessen und
im weiteren Verlauf iiberwiegt der Abbau von Knochengewebe gegeniiber der nie auszu-
schlieBen Neubildung. Durch die Decalzifikation wird der Knochen als Ganzes schwicher
und in seiner Gesamtmasse reduziert. Dadurch wird die Steifigkeit verringert und die
Spannungen steigen wieder an. Ist die Beanspruchung so grof3, daf§ die Spannungen iiber
den Sollwert ansteigen, so werden zunichst mehr Calziumsalze in das Knochengewebe
eingelagert. Bei lingerer Zeit anhaltendem Spannungsanstieg (iberwiegt die Neubildung
von Osteoid, die Menge des Knochengewebes nimmt zu. Dieser Vorgang wurde von PAu-
WELS als Aktivitdtshypertrophie bezeichnet [Pau73]. Verschiedene Beobachtungen an bio-
logischen Experimenten und den Verliufen klinischer Fille weisen darauf hin, daf3 der
Vorgang der Aktivitdtshypertrophie nicht auch bei beliebig grofien Spannungen vorliegt.
Es konnte festgestellt werden, dafl bei fortgesetztem erheblichen Spannungsanstieg der
Knochen nach der ersten Phase der Zunahme der Réntgendichte durch Einlagerung von
Calziumsalzen in eine Destruktionsphase iibergeht, in der paradoxerweise Knochengewebe
abgebaut wird. Der Begriff der Osteolyse kennzeichnet dieses Verhalten.
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Abb. 2.9: Zusammenhang zwischen mechanischer Beanspruchung und Knochenreaktion, aus
[Sen93]

Ob der eingefiihrte Sollwert fiir alle Menschen gleich ist, ob er bei ein und demselben In-
dividuum in den verschiedenen Lebensaltern oder auch zur selben Zeit in allen Kérperre-
gionen gleich grof ist, wird in der spiteren Diskussion iiber ,site-“ bzw. , non site specific*
aufgegriffen. Zu bemerken ist, daf§ diese Frage Gegenstand der Forschung ist.

Aus dem geschilderten Regelvorgang ergibt sich zwangslaufig, dal z. B. ein Spongio-
sabdlkchen durch Gewebeaufbau an den Stellen héherer Spannungen und durch Abbau
an Stellen geringerer Spannungen so lange umgebaut werden muf, bis die Spannungen
in ihm tiberall gleich grof sind und dem Sollwert entsprechen. Dann ist das Spongio-
sabilkchen so ausgerichtet, dafl die Wirkungslinie der belastenden Kraft genau mit seiner
Lingsachse zusammenfillt. Wenn alle Spongiosabilkchen des Knochens auf diese Weise
in jeweils axiale Beanspruchung eingestellt werden, so resultiert ein rdumliches Fachwerk,
das auch als Ganzes die maximale Festigkeit mit einem Minimum an Baumaterlal erreicht,
also eine Leichtbaukonstruktion darstellt.

Desweiteren verfiigt der Knochen offenbar iiber die Moglichkeit, auf die wechselnde Grofle
der mechanischen Beanspruchung mit einer lokalen Anderung seiner Materialdichte zu rea-
gieren [Mar84], [MB89], [Mar91]. Dieses kann durch eine Verinderung der Porositit, dem
Verhéltnis der Hohlraume - Haverssche und Volkmannsche Kanile - zur Grundsubstanz,
als auch durch unterschiedliche Kalksalzeinlagerungen geschehen. Beide Maglichkeiten re-
gulieren die in der Volumeneinheit des Knochengewebes enthaltene Mineralsalzmenge, die
fiir die spezifische Festigkeit des Knochens im wesentlichen verantwortlich ist.
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Grundlage der beschriebenen funktionalen Anpassung des Knochengewebes ist die Vor-
stellung, dafl der Zellstoffwechsel eines noch weitgehend indifferenten Muttergewebes (Me-
senchym) durch mechanische Einfliisse in spezifischer Weise verdndert wird, wobei sich
zugleich die Zellen morphologisch umgestalten. Fiir die Theorie der kausalen Histogenese
ist wichtig, daf§ durch die Beanspruchungen Zug, Druck und Schub im Material Dehnun-
gen auftreten [BGF185]. Nach Untersuchungen von HERT [HLL71] und Woo [WAC*76],
die die funktionale Anpassung unter intermittierender Last untersuchten, mufl zwischen
Zug und Druck nicht unterschieden werden, da beide Belastungen gleiche Wirkung er-
zielten. Aufgrund der genannten Belastungsarten differenzieren sich die Mesenchymzellen
primér zu Fibroblasten und produzieren Tropokollagen. Weitere Deformationen fiihren
zur Parallelisierung der Tropokollagenmolekiile in Richtung der Hauptdehnungsrichtun-
gen und damit zur Fibrillenbildung. Einen ganz anderen Einflufl auf das mesenchymale
Gewebe hat dem gegiiber hydrostatischer Druck [BGF185]. Aus Versuchen in der Gewe-
bezilichtung ist bekannt, daf§ sich Zellen verschiedener Gewebe unter kiinstlich erzeugtem
hydrostatischen Druck abrunden und mehr oder weniger Kugelform annehmen. Die Me-
senchymkomplexe expandieren dadurch durch lebhafte Zellvermehrung. Hierdurch tritt
in der Randzone und deren unmittelbarer Umgebung Dehnung auf, die schliefflich zur
Fibrillenbildung fiihrt [BGF*85].

Letztendlich lassen sich ebenfalls Verdnderungen der Knochengeometrie aufgrund verdnder
ter Beanspruchung beobachten. Explizit wird auf diese Form der Anpassung im Kapitel
, Bilomechanische Aspekte der Prothesenlockerung am proximalen Femur“ eingegangen.

Abb. 2.10: Verinderung der Querschnittsform der Kortikalis aufgrund verinderter Beanspru-
chung, aus [BGF*85]

Zusammenfassend 148t sich feststellen, dafl drei funktionale Anpassungsmechanismen auf
veranderte mechanische Zustdnde beobachtet werden kénnen:

e Umorientierung der inneren Struktur
Ausrichtung der Spongiosabdlkchen, bzw. eine Orientierung der Knochenlamellen in
Hauptspannungsrichtung
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¢ Dichteumbau
Anderung der elastischen Eigenschaften aufgrund von Hydroxylapatiteinlagerungen
in die Kollagenfasermatrix

e Verinderung der Knochengeometrie
Ein Fachenumbau aufgrund von Osteoblasten- und Osteoklastenaktivitaten

2.3 Physikalische Eigenschaften von Knochengewebe

Die Beschreibung des Materialverhaltens der am Femur beteiligten Strukturen ist aufler-
ordentlich kompliziert. Biologische Materialien sind in der Regel mikrostrukturiert und
elastisch anisotrop. Die in dieser Arbeit relevanten Materialien sind kompakter und spon-
gioser Struktur. Voraussetzung zur Beschreibung des Materialverhaltens mikrostruktu-
rierter Materialien in einem FE - Modell ist die Ermittlung von Tensoren, in denen In-
homogenititen homogenisiert werden und ein homogenes Ersatzmaterial definiert wird.
Diese Kennwerte wie Dichte, Elastizititsmodul oder Querkontraktionszahl entsprechen
den scheinbaren (apparenten) Kennwerten des inhomogenen Materials. Dabei wird, ob-
wohl der mikrostrukturelle Aufbau des betrachteten Materials sehr komplex ist, ein Vo-
lumenelement im Sinne einer kontinuumsmechanischen Modellbildung betrachtet. Dieses
Volumenelement muf3 grofl genug sein, um die mikrostrukturellen Unterschiede zu ver-
schmieren, aber auch klein genug, um es als Punkt im Sinne der Kontinuumsmechanik
ansehen zu kénnen.

Eine méglichst eindeutige Bestimmung dieser Materialkennwerte des menschlichen Femurs
ist nach wie vor Stand der Forschung. Ein Vergleich der bis heute veréffentlichten Materi-
alkennwerte ist nicht konsequent durchzufiihren, da sowohl die Versuchsbedingungen und
die Versuchsziele als auch die Ausgangsbedingungen sehr stark variieren. Allein bei der
Betrachtung der Abh#ngigkeiten des Elastizititsmoduls von der Knochenart [CKCG90],
[Mar91], der Dichte [AR88], [CH77], [CKCG90], [Cur90], [KGW*94], [Kel94|, [SB88], vom
Mineralgehalt des Knochens [BZHK75], [Cur69a], [Cur69b], [Cur88a], [Cur88b], [SB&S],
von der Porositit [Cur87], [Cur88b], [SB88] und vom Alter des Knochens [Mar84], [KH93|
zeigen sich erhebliche Unterschiede in den Ergebnissen. Es lassen sich die folgenden Ein-
fluBgréflen auf die mechanischen Materialeigenschaften des Knochens angeben.

E = E(Porositat, Mineralisierungsgrad, Dichte, Knochenarchitektur, Schiden)  (2.1)

Die Mehrheit der veréffentlichten Materialkennwerte wurde auf der Grundlage bestimmt,
daf fiir eine definierte Spongiosa- oder Kortikalisstruktur (meist Zylinder oder Quader)
die Moduli angegeben wurden. Da Knochen aber keine homogene Struktur besitzt, kénnen
die auf diese Art ermittelten Werte nicht als Kennwerte des Materials an sich, sondern
nur als solche der zugrundeliegenden Struktur aufgefat werden. LINDE et al. [LHM92]
wiesen die Abhingigkeit der Materialkennwerte von der Probengeometrie nach. RHO et
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al. [RAT93| zeigten, dafl der E - Modul einer Spongiosastruktur bedeutend geringer als
der eines einzelnen Trabekels ist und somit der Gréfle der Proben eine besondere Bedeu-
tung zukommt.

Betrachtet man ferner die Auswirkungen der unterschiedlichen Versuchsbedingungen auf
die Ergebnisse, so wird deutlich, da man zur Zeit nur auf qualitative Aussagen zuriick-
greifen kann. Gegeniiber den Aussagen von CARTER und HAYES in [CH77] und deren
benutzten Literaturquellen, wonach es sich in Bezug auf die mechanischen Eigenschaften
des kortikalen Knochengewebes um dichteres trabekuldres Gewebe handelt, stellen RICE
et al. [RCB88] und RHO et al. [RAT93] dieses in Frage. Ein unterschiedliches Verhalten
in Bezug auf einen Anstieg bzw. eine Verringerung der Porositit der Gewebearten wird
von MARTIN [Mar84] beschrieben. Dies ist u. a. Grundlage einiger der spiter noch vor-
zustellenden Materialgesetze.

Sowohl trabekuldrer als auch kompakter Knochen ist pordés. Da die Osteoblasten und -
klasten das Skelet nur verindern konnen, wenn ihnen eine Oberfliche zur Anlagerung zur
Verfiigung steht, kommen Umbauvorginge im Gegensatz zum trabekuldren Knochenge-
webe beim kortikalen nur in den Haverschen Kanilen vor [Mar84]. Die folgende Abbildung
verdeutlicht den Prozef§ eines Anstiegs der Porositat im kortikalen und trabekularen Ge-

webe.
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Abb. 2.11: Porosititsanstieg im Knochengewebe nach MARTIN [Mar84|. Die Knochenmatrix
ist schraffiert dargestellt.

Somit ist die zur Verfiigung stehende Knochenoberfliche abhingig von der das Gewebe
differenzierenden Porositit. Nach MARTIN folgen alle menschlichen Probenkérper ohne
signifikanten Unterschied zwischen gesunden und kranken Probenstiicken und der ana-
tomischen Lage ihrer Entnahme derselben s4-p —Kurve. p bezeichnet die Porositit und
s, die spezifische Oberfliche mm™!, definiert als Schnittfliche durch die Knochenmatrix
dividiert durch das Volumen der Knochenmatrix.
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SPECIFIC SURFACE, mm™!

0",— ] L L | | L L} ] 1 1 1
0 | .2 3 4 5 6 7 .8 9 10
POROSITY

Abb. 2.12: Spezifische s4-p —-Kurven nach MARTIN [Mar84]. Ausgemalte Symbole: gesunder
Knochen; offene Symbole: krankhafter Knochen; Kreise: menschlicher Femur; Qua-
drate: Rippe; Dreiecke: Wirbelkorper

Diesen empirischen Zusammenhang gibt MARTIN als Gleichung geméif
sa=32,3p—93,9p%+134p° — 101 p* + 28,8p° (2.2)

an [Mar84].

Die wesentlichen Ergebnisse bzgl. der Materialparameter beider Gewebearten werden im
folgenden in Form einer Literaturzusammenfassung vorgestellt.

2.3.1 Moglichkeiten der Bestimmung der physikalischen Eigen-
schaften des Knochengewebes

Die unterschiedlichen Versuchsbedingungen sind der entscheidende Faktor fiir die vonein-
ander abweichenden Werkstoffparameter. Man unterscheidet grundsitzlich zwei verschie-
dene Arten von Mefverfahren:

o Meflverfahren auf extrahierten Knochen, also auflerhalb des Organismus durch-
gefiihrte Verfahren (in vitro) und

e Mef3verfahren, die auf den Knochen im lebenden Kérper (in vivo) angewendet
werden.
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Bei in vitro Untersuchungen wurde im wesentlichen auf die aus der Materialpriifung be-
kannten Verfahren [Hor89] der Druck- und Zugversuche zuriickgegriffen. Die Knochen-
proben werden hierbei in eine Priifmaschine eingespannt. Durch eine definierte Druck-
und/oder Zugbelastung, die iiber die Priifmaschine aufgebracht wird, werden die Verzer-
rungen z.B. iiber Extensometer aufgenommen. Als Vorteil dieses Verfahrens ist die einfa-
che Durchfiihrung zu nennen. Nachteilig wirkt sich hierbei die Einspannung der Proben
auf die dadurch auftretende Verfilschung der MeBergebnisse aus. Sowohl bei Druck- und
Zugversuchen als auch bei Biegeversuchen [CVCT96] spielt die Wahl des Probenkérpers
eine erhebliche Rolle, insbesondere da Keaveny et al. [KBGH93] fiir trabekuliren Kno-
chen nachgewiesen haben, daff sowohl die Werkstoffparameter als auch die Bruchspannung
von der Probengeometrie abhéngig sind. Daf§ der Grofle der Proben insbesondere im tra-
bekuléren Bereich eine besondere Bedeutung zukommt, zeigten u.a. Rho et al. [RAT93]
daran, daB der Elastizitdtsmodul einer Spongiosastruktur geringer als der eines einzelnen
Trabekels ist. Dies ist dahingehend nicht verwunderlich, als daBl die Anisotropie und die
Heterogenitit des Knochens [BCW81] eine exakte Bestimmung der Werkstoffparameter
erschweren, denn diese sind in hohem Mafle ortsabhéingig.

Ein weiteres Verfahren innerhalb der in vitro Untersuchungen ist die Ultraschallmefime-
thode. Da es sich um eine zerstérungsfreie Werkstoffuntersuchungsmethode handelt, lassen
sich unter Verwendung von ein und derselben kleinen Probe mehrere Werkstoffparameter
des anisotropen Knochengewebes bestimmen. Dieses Verfahren beruht auf dem Zusam-
menhang zwischen einem schwingenden Kontinuum und den elastischen Kenngréen eines
Werkstoffs E = pv?, wobei v die Ausbreitungsgeschwindigkeit der Wellen ist.

Da diese Mefiverfahren in vitro eingesetzt werden, muf sichergestellt werden, daf§ sich
das Knochenmaterial in der Zeit von der Entnahme bis zur Priifung nur unwesentlich
verandert, so dafl die ermittelten Kennwerte nicht verfilscht werden. In der Medizin wer-
den Korperteile zur Konservierung klassischer Weise in Formalin eingelegt. Das Formal-
dehyd &ndert jedoch das Verhéltnis der Grundsubstanzen. Unter mechanischen Betrach-
tungen ist somit die Konservierungsmethode unbrauchbar. Ashman [Ash91] empfiehlt die
Lagerung des Knochens in einer Salzlache. Dieses Verfahren stellt sicher, daf sich das
Verhiltnis der Grundsubstanzen zueinander und damit die mechanischen Eigenschaften
des Knochengewebes nicht entscheidend dndern, so da8 die ermittelten Materialparameter
nicht verfilscht werden.

Da nach McElhaney [McE66] und Evans [Eva73] Knochenmaterial viskoelastisches Ma-
terialverhalten aufweist, kénnen die mit den oben beschriebenen Verfahren ermittelten
Kenngrofien nur verglichen werden, wenn die Dehnungsgeschwindigkeiten gering gehal-
ten werden, damit die viskoelastischen Anteile vernachlissigbar klein bleiben. Liegen die
Dehnungsraten im Bereich zwischen 0.0001sec™! < ¢ < 0.01sec™!, so haben diese keinen
groBen Einfluf auf die Verinderung der Elastizititsparameter [BF80].
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2.3.2 Mechanische Eigenschaften von kortikalem Knochengewe-
be

Wie der weiteren Darstellung zu entnehmen ist, wurde und wird Knochenmaterial von vie-
len Autoren als isotropes Material betrachtet. EVANS [Eva73] beschrieb 1973 ausfiihrlich
die anisotropen Eigenschaften von Knochenmaterial. Messungen, die LANG 1970 [Lan70]
mit der Ultraschallmethode durchfiihrte, zeigten erstmals, daB trockener Rinderknochen
transversal isotrope Eigenschaften besitzt. Von REILLY und BURSTEIN wurde dieses 1974
und 1975 [RB74], [RB75] auch fiir den menschlichen Knochen bestitigt. VAN BUSKIRK
und AsHMAN [BCW8I1] erweiterten die Annahme, indem sie orthotropes Materialver-
halten mit neun unabhingigen Materialkonstanten annahmen und dieses mit Hilfe der
Ultraschallmethode verifizieren konnten. Gleichzeitig stellten sie die Hypothese auf, daf§
Knochen inhomogen ist. Diese Hypothese wurde von ASHMAN et al. [ACVR&4] fiir den
menschlichen Femur und den Femur von Rindern bestitigt.

Fiir eine mechanische Beschreibung von kortikalem Knochengewebe bleibt aufgrund der
Darstellung der folgenden Ergebnisse festzuhalten, daf das kortikale Knochengewebe
mit einem transversal isotropen Materialmodell hinreichend genau beschrieben werden
kann. Das Materialgesetz sollte zusitzlich viskoelastische Eigenschaften aufweisen, wie die
Abhingigkeit der Materialparameter von der Dehnungsgeschwindigkeit und eine zeitab-
hiangige Relaxation. Plastische Materialeigenschaften konnten bei kortikalem Knochen-
gewebe nicht nachgewiesen werden, es sind allerdings inhomogene Materialparameter zu
erwarten. Eine fehlende Standardisierung der Versuchsbedingungen und der Probenkorper
erschwert die Vergleichbarkeit der Datensétze. Da die Materialparameter von Alter, Kon-
stitution und Geschlecht des Spenders abhingen, existieren keine absoluten Materialpa-
rameter.

Um die dargestellten Ergebnisse, deren Beschreibung nach dem untersuchten Materialver-
halten gruppiert ist, miteinander vergleichen zu kénnen, wurden folgende Abkilirzungen
verwendet. Sollten Versuche an einem anderen Réhrenknochen als dem Femur vorgenom-
men worden sein, ist dieses ausdriicklich gekennzeichnet. Die Vergleichbarkeit der tieri-
schen Knochen mit menschlichem Knochenmaterial zeigt sich in den jeweiligen Tabellen.

2.3.2.1 Isotropie

Die ersten vertffentlichten Untersuchungen am Knochengewebe wurden unter der Annah-
me eines isotropen Materialverhaltens durchgefiithrt. DEMPSTER und LIDDICOAT [DL52)
haben zwar 1952 Knochenmaterial auf transversale Isotropie untersucht, konnten jedoch
keine Richtungsabhingigkeit der Materialkennwerte feststellen. Erst die Arbeit von LANG
[Lan70] markierte einen Wendepunkt in den Forschungsansitzen. Gerade an den Arbei-
ten aus den Anfingen der Biomechanik lassen sich sehr deutlich die Probleme bei der
Bestimmung der Materialparameter und die daraus resultierenden Unterschiede zwischen
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Abkiirzung | Beschreibung

M, mechanische Tests unter Belastung in Richtung der Langsachse
U Ultraschall

X = Z,D, B | Zug, Druck, Biegung

hum menschlicher Femur

bov Rinderfemur

F fresh / frisch

E emblamed / einbalsamiert

R rewetted / wiederbefeuchtet

Tabelle 2.1: Verwendete Abkiirzungen der Versuchsbeschreibungen.

den MefBlergebnissen erldutern. Tabelle 2.2 fafit die Ergebnisse einiger Arbeiten zusammen.

‘ Versuch E | op | Versuchsbedingung |
[DL52], Man', Mp, R |14,1 Bewegung der Priifmaschine, Zylinder
[DL52], Man', Mp, R |8,69| 131 | Bewegung der Priifmaschine, Wiirfel
[SKB65], Cow Mp, FE?|16,5| 219 | Bewegung der Priifmaschine
SKB65], Cow Mz, E?|17,2| 129 | Bewegung der Priifmaschine
[MB65], Cow Mp, ? |24, Abstand der Platten, é = 0,157}
[MB65], Cow Mz, ? |[205 Abstand der Platten, é = 3,0s~!
SH66), Man Mg, 7 | 15,5 | 181
SH66], Man Mz, ? 6,0 | 86,5 | Bewegung der Priifmaschine
[Ko,53], Man Mz, 7 |17,3| 122 | optische MeBwertaufnahme
[BCFR72], Man, My, ? |14,1| 172 | Extensometer, € =0,1s™!

E in GPa, g, in MPa

1 Proben in Tibia, Fernur und Humerus
2 Proben in 50% Alkohollésung

Tabelle 2.2: Isotrope Materialparameter

DEMPSTER und LIDDICOAT [DL52] kommen bei Variation der Probenform zu Ergebnis-
sen fiir die Elastizititskonstante, die urmn den Faktor 1,6 voneinander abweichen. Zum
einen wurden kleine Wiirfel mit einer Kantenldnge von circa 5 cm einer Druckbeanspru-
chung ausgesetzt, im weiteren wurden gréfiere, zylinderférmige Proben verwendet. Durch
die kaum zu vermeidenden Unebenheiten an den Probenoberflachen sowie durch selbst
geringfligige Abweichungen der Parallelitit von gegeniiberliegenden Seiten entsteht ein
inhomogener Spannungszustand. Desweiteren erfihrt die Probe bei Druckbeanspruchung
eine seitliche Dehnung, den Poisson - Effekt, der nicht beriicksichtigt wurde.
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In der Arbeit von SWEENY et al. [SKB65] dient die Bewegung der Priifmaschine als Ma8
fiir die Verformung der Knochenprobe. Es wurde jedoch nicht beriicksichtigt, dafl die
Priifmaschine selbst eine Elastizitit aufweist. Sowohl in dieser als auch in der Untersu-
chung von DEMPSTER und LIDDICOAT [DL52] sprechen die Autoren von sehr langsamen
bzw. langsamen Dehnungsgeschwindigkeiten. Knochengewebe weist jedoch viskoelastische
Eigenschaften auf, s. a. Kapitel , Viskoelasizitit“, [MB65]). Nur SWEENY et al. [SKB65]
konnten keinen Unterschied zwischen Druck- und Zugbelastung feststellen. Nach REILLY
und BURNSTEIN [RB74] gibt es dazu fiir kleine Deformationen auch keinen theoretischen
Grund. McCELHANEY et al. [MB65| legen zwar anderes Verhalten nahe, leider spielt je-
doch hierbei die Probenform eine erhebliche Rolle, da die Experimente an langen, diinnen
Proben durchgefiihrt wurden, die unter Belastung zur Biegung neigen. Die Parameter,
zum einen bestimmt aus Biegung, zum anderen bestimmt aus Zugversuchen, weichen um
den Faktor zwei voneinander ab [SH66).

2.3.2.2 Transversale Isotropie und Orthotropie

Die erste vollstdndige Untersuchung an kortikalem Knochengewebe wurde 1970 von LANG
[Lan70] veroffentlicht. Die aus der Anatomie abgeleitete Annahme auf transversale Iso-
tropie der Diaphyse wurde durch die Untersuchungen von ASHMAN et al. [ACVR84] und
VAN BUSKIRK et al. [BCW81] bestitigt. Ihre Untersuchungen auf orthotropes Materi-
alverhalten ergaben keine gravierenden Unterschiede in den transversalen und radialen
Materialparametern, s. Tabelle 2.3.

|Versuch | El | E2 | E3 G23 G13 G12| Un3 | Vi3 | V12 I

[ACVR84], Man, U |12,0]13,4] 20 |6,23 5,61 | 4,53 0,235] 0,222 [ 0,376
[BCWS1], Cow, U|11,6 14,6 21,9 6,99 | 6,29 | 5,29 | 0,205 | 0,109 | 0,302

E; und Gji in GPa

Tabelle 2.3: Orthotrope Materialparameter

Die aus verschiedenen Untersuchungen stammenden Materialwerte sind in der Tabelle 2.4
einander gegeniibergestellt.

Die voneinander abweichenden Materialparameter erkliren sich u. a. durch Unterschiede
in den Deformationsgeschwindigkeiten. Die Tendenzen lassen sich jedoch mathematisch
wie folgt angeben:

Es>E,>FE) ; Gy >Gis>Gry 5 vig > g 2 i3 (2.3)

Nach YANSON [YKS74] erkldrt sich der geringfiigig niedrigere Materialwert E; in radialer
Richtung gegeniiber dem in transversaler Richtung F, durch die Lage der Volkmannschen
Kanéle und einer daraus resultierenden gréfieren Permeabilitdt in radialer Richtung. Ent-
sprechend den dargestellten Kennwerten scheint die Annahme einer transversalen Isotro-
pie eine ausreichende Nahrung darzustellen.
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| Versuch JETE ]G] v | VvV |
[RB75], Man, M |[11,5[17,0] 3,3 | 0,58 | 0,46
[YK76], Man, U |188]27,4]8,71]0,312] 0,281
[RB75], Cow, M |10,2|226] 3,6 | 0,51 | 0,36
[Bur83], Cow, M |13,3|18,1] 50 | 0,22

[AF76], Cow, U [6,97[20,9] 6,9 | 0,55 | 0,44
[Lan70], Man', U [11,3|22,0| 54 [ 0,397 | 0,482

E, E' und G in GPa

! Probe von Phalanz (Finger od. Zehenglied)
E:=E, = Ey;E' := E3;G := G3; = Gog; V :=vip = vgy; V 1= 1) = Uy

Tabelle 2.4: Transversal isotrope Materialparameter

2.3.2.3 Viskoelastizitit

¢ =1500/sec.
300
¢ =300/s¢ec.
2=l /sec.

200 é=0.1/sec.
5 &= 0.01/3ec¢.
3
17
n
wt
o«
-
100} ¢20.001/3¢c.

,;;/"7
o 1 1 i 1
) 0.004 0.008 Qolz 0.016
STRAIN

Abb. 2.13: Viskoelastisches Materialverhalten von kortikalem Knochengewebe nach MCELHA-

NEY [McE66]

Kortikales Knochengewebe weist eine zunehmende Steifigkeit bei steigenden Deformati-
onsgeschwindigkeiten auf. Diese Eigenschaft wurde unter der Annahme isotropen Ma-
terialverhaltens von MCELHANEY et al. [MB65] beschrieben. Die Versuche wurden an
menschlichen, konservierten Femora unter Druckbelastung durchgefiihrt. HIGHT und BRAN-
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DEAU [HB83] verwendeten diese und weitere Datensitze zur Identifikation der Parameter
des Ramberg - Osgood Materialgesetzes.

a .
£=—(J+ ao™éb
cé

(2.4)
Es lief3 sich feststellen, dal der Faktor a sehr klein gegeniiber c ist. Fiir den physiologisch
relevanten Bereich von é (langsames Gehen: ¢ = 0,001sec™!; lebhafte Bewegung: ¢ =
0,01sec™!) kann dabei der Ausdruck ao™é® vernachlissigt werden. Es gilt:

E=Z=c (2.5)
€
Die aus verschiedenen Verdffentlichungen stammenden Parameterséitze sind der Tabelle
2.5 zu entnehmen.

| Versuch | e | d a | n b |

McE66], Man, Mp, E|24,50[0,06707 | 2,02-10"%® | 6,534 | -0,3740
(Woo71], ,Man Mg, F|[15,210,05670 | 1,37-10"18 | 7,662 |-0,4127
[CPW74], Cow, Mgz, F[11,690,01798 | 4,09 -10710¢ | 4525 [ -2,336

Tabelle 2.5: Parameter des Ramberg - Osgood - Materialgesetzes, berechnet von HIGHT
und BRANDEAU [HB83]| aus veréffentlichten Datensétzen.

Da der Ausdruck ao™é® die plastische Deformation des Materials beschreibt, ergibt sich
nach dieser Auswertung, daB kortikales Knochengewebe kein plastisches Materialverhalten
aufweist.

2.3.2.4 Maximalfestigkeit

Innerhalb dieses Abschnitts werden Materialwerte vorgestellt, die zu den technischen
Groflen Bruchfestigkeit op, Bruchdehnung g und Streckgrenze og bzw. g » korrespon-
dieren.

Die Bruchfestigkeit unter der Annahme isotropen Materialverhaltens ist der Tabelle 2.2
zu entnehmen. Die Werte variieren analog zu den ermittelten E - Modulen stark. Die
moglichen Ursachen fiir die Schwankungen zwischen den einzelnen Datensédtzen wurden
bereits in Abschnitt 2.3.2.1 beschrieben und sind auf die Bruchfestigkeit zu iibertragen. Als
Tendenz bleibt festzuhalten, daf die Druckbruchfestigkeit o grofler ist als die Zugbruch-
festigkeit o%. Fiir eine angenomme transversale Isotropie sind ausfiihrliche Datensétze von
REILLY und BURSTEIN [RB75] und von CEZAYIRLIOGLU et al. [CBDH85] veréffentlicht
worden. Diese wurden von COWIN et al. [CBA87] zusammengefalt und gemittelt, siehe
Tabelle 2.6 und 2.7.
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| Versuch | 035 | 005 | 0d2 | 062 | 702 |
[CBA87]', Cow |141[196] - [ 150 | 50
[CBA87)', Man | 115 | 182 | - |151 | 54
[RB75],  Man | 133 | 193 | 51 | 133 | 68

g und 7 in MPa

" longitudinal, ~ Druck, * Zug
! zusammengestellt von [CBA87] aus Datensitzen von [RB75] und [CBDHS5]

Tabelle 2.6: Streckgrenze

| Versuch |05 | o5 |ob | o5 |8 ef | €5 | eb | 5 | ws

[CBAS7]", Cow [ 156 | 237 [ 50 | 178 [ 733,24 [ 2,53 [ 0,67 | 5,17 [ 22,40

[CBAS7]', Man | 133 | 195 | 50 | 133 | 69 | 2,93 | 2,20 | 0,72 | 4,62 | 18,90
o und 7 in MPa, ¢ in %, @ in °

" longitudinal, = Druck, * Zug
! zusammengestellt von [CBA87] aus Datensétzen von [RB75] und [CBDHS85]

Tabelle 2.7: Maximalfestigkeit

Die ermittelten Datensétze unterscheiden sich u. a. in den verwendeten Dehngeschwin-
digkeiten. CEZAYIRLIOGLU et al. [CBDHS85] verwenden Dehngeschwindigkeiten von 0,01
sec™! bis 0,06 sec™!, REILLY und BURSTEIN [RB75) bei Zugversuchen ¢ = 0,025 sec™! und
bei Torsionsversuchen variiert ¢ zwischen 0,005 sec™! und 0,5 sec™!. CEZAYIRLIOGLU et al.
[CBDHS5] definierte im Gegensatz zu der iiblichen Weise eine 0,3 % - Streckgrenze. COWIN
et al. [CBA87] stellten desweiteren fest, daf die Bruchfestigkeit einer -Altersabhingigkeit
unterliegt. Demnach ist o beim menschlichen Femur vom 30. bis zum 60. Lebensjahr
nahezu konstant und fillt ab dem 70. Lebensjahr stark ab. Viskose Abhingigkeiten wer-
den von CARTER und CALER [CC83] beschrieben. Demnach 148t sich die longitudinale
Bruchdehnung in Abhéngigkeit von der Dehnungsgeschwindigkeit beschreiben.

op = 1476905 MPa (2.6)

2.3.2.5 Inhomogenititen

Die beschriebenen Untersuchungen gehen von der Anahme aus, daf die Materialparame-
ter im Bereich der Diaphyse des Femurs homogen sind. Eingehende Untersuchungen von
VAN BUSKIRK und Ashman [BCW81] widerlegen diese Annahme.

Betrachtet wurden 5 verschiedene Ebenen, longitudinale Koordinate / Gesamtlinge des
Femurs, z/1 =0,3;0,4;0,5;0,6 und 0,7. In jeder Ebene wurden aus den anterioren, me-
dialen, posterioren und lateralen Quadranten jeweils 3 Proben in den Hauptachsenrichtun-
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gen (radial, longitudinal, transversal) entnommen und mit Hilfe der Ultraschallmethode
untersucht. Die somit ermittelten Materialparameter sind der Tabelle 2.8 zu entnehmen.

0,3 0,4 0,5
a | m | p 1 a | m p | 1 a m | p |1
E; ||9,37|11,6 | 11,5 | 14,9 | 11,3 | 13,1 | 16,0 | 11,5 || 13,6 | 14,1 | 13,0 | 14,0
E, || 105|153 | 13,4 | 145 | 134 | 16,7 | 16,7 | 13,1 | 152 | 146 | 13,8 | 15,6
Es [ 221|154 164|222 | 23,4 | 241|234 20,01 22,8 | 251 | 21,5208
Gz || 6,09 | 6,23 | 6,28 | 6,67 || 5,97 | 6,97 | 6,12 | 6,30 || 6,45 | 6,56 | 6,19 | 5,96
Gys || 5,14 | 6,07 | 5,61 | 6,19 || 5,93 | 6,35 | 6,03 | 6,10 || 5,88 | 5,19 | 5,65 | 5,51
Gy || 4,70 | 4,86 | 4,81 | 4,95 || 4,19 | 5,47 | 5,75 | 4,54 || 4,35 | 4,66 | 4,94 | 5,03
vog || 0,13 | 0,27 | 0,34 | 0,29 || O,11 | 0,11 | 0,25 | 0,17 || 0,14 | 0,21 | 0,30 | 0,22
ns | 0,18 | 0,43 | 0,39 | 0,22 || 0,22 | 0,24 | 0,22 | 0,29 || 0,26 | 0,18 | 0,20 | 0,29
v || 0,57 | 0,24 | 0,19 | 0,36 | 0,45 | 0,40 | 0,32 | 0,41 | 0,41 | 0,45 | 0,38 | 0,38

b~

0,6 0,7
a m | p ] a | m p | 1
835 | 142|133 | 120 | 127 | 165 | 143 | 148
10,0 | 14,5 | 14,6 | 14,6 || 15,0 | 14,2 | 16,2 | 16,5
17.5 | 22,9 | 22.1 | 24,5 | 18,4 | 22,7 | 23,1 | 21,4
7,09 | 6,41 | 8,56 | 6,06 || 7,56 | 6,00 | 6,75 | 6,34
5,07 | 6,07 | 6,13 | 6,01 || 5,71 | 6,50 | 6,22 | 5,69
458 | 4,63 | 4,66 | 4,46 | 3,96 | 4,75 | 5,36 | 4,16
0,171 0,23 0,25 | 0,19 || 0,27 | 0,29 | 0,22 | 0,29
0,25 | 0,18 | 0,21 | 0,18 || 0,28 | 0,12 | 0,23 | 0,25
0,47 | 0,41 | 0,36 | 0,41 | 0,27 | 0,41 | 0,36 | 0,24

Tabelle 2.8: Inhomogenitit orthotroper Materialparameter, aus [BCW81)

Es treten Schwankungen innerhalb einer Ebene und innerhalb eines Quadranten auf, bei
den E - Modulen bis zu 40 %, bei den Gleitmodulen bis zu 30 % und bei den Querkon-
traktionszahlen bis zu 70 %. Eine statistische Analyse ist der Tabelle 2.9 zu entnehmen.

Uber die Versuchsbedingungen ist leider wenig bekannt. Da die Untersuchungen von ASH-
MAN mitgetragen wurden, ist von seiner vorgeschlagenen Konservierungsmethode auszu-
gehen, die im allgemeinen keine gravierenden Verfélschungen liefert, so dafl die Werte als
relativ exakt anzusehen sind. Demnach gilt fiir kortikales Knochengewebe eine ausgepragte
Inhomogenitét.
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IBCWBL]| Ey | By | B3 | Gas | Gis | Gia | vz | v | va
£ 13.1 | 14,42 | 21,49 | 6,53 | 585 | 4,74 | 0,223 | 0,241 | 0,375
T 835 | 10 | 154 | 596 | 5,07 | 3,96 | 0,11 | 0,12 | 0,19
Tmaz 16 16,7 | 25,1 | 8,56 6,5 575 | 0,34 | 0,43 | 0,57
g 1,899 | 1,736 | 2,611 | 0,616 | 0,390 | 0,439 | 0,066 | 0,070 | 0,087

E; und Gji in GPa
Z, Tmin, Tmaz UNd o iiber alle Quadranten in allen Ebenen

Tabelle 2.9: Statistische Auswertung der Inhomogenitit orthotroper Materialparameter

2.3.3 Mechanische Eigenschaften von trabekulirem Knochenge-
webe

Wie in Kapitel 2.1 beschrieben wurde, stellt sich die Spongiosa als eine inhomogene porose
anisotrope Struktur dar. Die wichtigste zu treffende Feststellung ist, dafl sowohl die elasti-
schen Eigenschaften als auch die Festigkeit sehr stark von der scheinbaren Dichte abhéngen
[CH77]. Diese scheinbare Dichte p ist nach CARTER und HAYES das Produkt der Dichte
des Materials des individuellen Trabekel p; und des Volumenanteils V; des Knochens im
jeweiligen Volumenkérper.

Der Volumenanteils V; des Knochens im jeweiligen Volumenkdrper betragt fiir pordsen
trabekuldren Knochen 0.05 bis 0.60 fiir dichten trabekuliren Knochen [Sny91]. Fiir mensch-
lichen trabekuldren Knochen liegt die Dichte fiir feuchtes Gewebe ungefahr zwischen 1.6
und 2.0 g/cm?® [GRR70], [Sny91]. Die Frage nach der Beziehung zwischen den mechani-
schen Eigenschaften und der scheinbaren Dichte ist jedoch nach wie vor nicht beantwortet
[KH93]. GALANTE et al. geben eine lineare Beziehung zwischen der Druckfestigkeit und
der Dichte an, CARTER und HAYES eine quadratische und fiir die Beziehung zwischen
dem Elastizitdtsmodul und der Dichte eine kubische Beziehung.

E = 3790 £%% p? (2.8)

o~ = 68&%% p? (2.9)

Zu beriicksichtigen ist dabei, dal GALANTE et al. sich ausschlieBlich auf trabekuldren
und CARTER und HAYES auf trabekuldren als auch auf kortikalen Knochen beziehen.
Die Beziehung von CARTER und HAYES wird heute als eine Art Benchmark angesehen,
so geben RICE et al. an, daB fiir trabekuldren Knochen eine quadratische Beziehung den
Zusammenhang am besten wiedergibt [RCB88], vgl. auch Abbildung 2.14. Ein Unterschied
zwischen dem Elastizitdtsmodul unter Zug und Druck konnte nicht festgestellt werden,
jedoch ermittelte ROHL et al. eine héhere Bruchspannung im Zug- gegeniiber der im
Druckversuch [RLL*91].
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Abb. 2.14: a) Druckfestigkeit - Dichte b) Elastizititsmodul - Dichte, aus [CH77].

Allgemein wird angenommen, dafl der Elastizitdtsmodul des trabekuldren Knochengewe-
bes ungefihr 20 - 30 % geringer ist als der des kortikalen Knochengewebes [KH93]. Da
es schwierig, ist fiir einen heterogenen und anisotropen Koérper die Querkontraktionszahl
zu messen, wurde der Bestimmung der Querkontraktionszahl des trabekuldren Knochens
wenig Aufmerksamkeit geschenkt. CARTER und HAYES [CH77] demonstrierten, dafi der
Elastizitdtsmodul und die Festigkeit nur eine geringe Abhéngigkeit von der Dehnungsrate
aufweisen. Aufler fiir sehr hohe Dehnungsraten gibt es keinen Beweis fiir eine Versteifung
durch das Knochenmark [CH77).
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Abb. 2.15: Repriasentative Spannungs - Dehnungskurve fiir einen Probenkérper mit und ohne
Knochenmark bei einer Dehnungsrate von 10 1/s, vgl. [CHT7].

Die Anhéngigkeit der Spannungs - Dehnungskurve von der Dichte ist in Abbildung 2.16
dargestellt. Steigt die Dichte an, so kommt es ebenfalls zu einem Anstieg des Tangentenmo-
duls und der Bruchspannung. Bei kleinen Dehnungen verlduft die Spannungs-Dehnungskurve
linear elastisch. -
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Abb. 2.16: Spannungs - Dehnungskurve fiir trabekuldren Knochen, vgl. [Gib85].
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Unter Benutzung eines Gewebetensors [Cow86] oder anderer stereologischer Mafle fiir die
Architektur des Knochens ist es moglich, die elastischen Eigenschaften des trabekuldren
Knochens aus den Informationen der 3 - dimensionalen stereologischen Analyse der Mi-
krostruktur zu bestimmen. Diese Moglichkeit wird im folgenden an den Arbeiten von
COWIN erlédutert.

Im Rahmen des trabekuldren Knochenumbaus setzt COWIN ein quantitatives stereologi-
sches Maf§ des mikrostrukturellen Aufbaus der Trabekel und Poren der Spongiosa in Be-
ziehung zu den elastischen Konstanten des Gewebes. Dieses Mafl wird durch den noch zu
erldauternden Gewebetensor dargestellt, der durch 2 - dimensionale Schnitte oder Projek-
tionen die 3 - dimensionalen geometrischen Eigenschaften des Materials beschreibt. WHI-
TEHOUSE [Whi74] gibt fiir die durchschnittliche Distanz L, entlang einer Linie, den Wert
der Anzahl der Schnittpunkte dieser Linie mit den Grenzflichen Knochen/Knochenmark
bzw. Knochen/Poren dividiert durch die Lange der Testlinie an.

Abb. 2.17: Testlinien iiber einem Ausschnitt der Spongiosa.

Der Wert der durchschnittlichen Distanz L ist eine Funktion des Winkels @, d. h. der
Neigung der Linien, entlang derer der Abstand zwischen zwei Grenzflichen gemessen
wird. WHITEHOUSE [Whi74] zeigte, daf sich bei einer Darstellung der durchschnittlichen
Distanz L iber dem Winkel ®, mit dem die Testlinien rotieren, eine Ellipse ergibt, vgl.
Abbildung 2.18.
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Abb. 2.18: Darstellung der sich aus der Rotation der Testlinien ergebenden Ellipse.

Die fiir die Ellipse ermittelten Daten korrespondieren ungefihr zu folgender Gleichung:

L—;Ea)— = M1 cos*® + My, sin*® + 2M,2 sin® cos®. (2.10)
M1, Moy und M, sind Konstanten, die sich aus der Referenzlinie, bei der der Win-
kel ® konstant ist, ergeben. Die Indizierungen beziehen sich auf die Koordinatenachsen
71, Z>. HARRIGAN und MANN [HM84| ermittelten, dafl fiir 3 - dimensionale Strukturen
die durchschnittliche Distanz L durch ein Ellipsoid dargestellt und dadurch durch einen
positiv definiten Tensor 2. Stufe dargestellt werden kann. Die Konstanten M;; stellen die
Komponenten des Tensors M dar. Sie stehen zur durchschnittlichen Distanz L(n) iiber
den Normalenvektor m in Richtung der Testlinien iiber

1

in Verbindung.

COWIN setzt den Gewebetensor H zu M laut Gleichung 2.12 in Beziehung.
H=M? (2.12)

Da M positiv definit und symmetrisch ist, ist die Wurzel aus der Inversen des Tensors M
definiert. Der Gewebetensor kann {iber die von HARRIGAN und MANN in [HM84] beschrie-
bene Methode fiir ein kubisches Stiick Spongiosa gemessen werden, indem auf den drei
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orthogonalen Fliachen jeweils die Ellipse aus der durchschnittlichen Lange der Variation
der Richtung der Testlinien bestimmt wird. Aus diesen drei Ellipsen, die die Projektio-
nen des Ellipsoides auf die jeweilige Flache darstellen, wird der Gewebetensor konstruiert.

Ausgehend von der Annahme, Knochengewebe als orthotropes, linear elastisches Material
zu modellieren

Tij = Cijkm Ekm, (2.13)
wird angenommnen, dafl die Anisotropie der Spongiosa sich ausschliefflich durch die tra-
bekuldre Struktur darstellt. Das Material selbst wird als isotrop angesehen. Da die ela-
stischen Eigenschaften stark von der scheinbaren Dichte abhingig sind, stellt sich C als
Funktion des Gewebetensors H und des Volumenanteils des Festkorpers £ dar. £ ergibt
sich aus dem Quotient des Volumens des Festkorpers zum Volumen des betrachteten Ge-
webes. Damit 148t sich der Spannungstensor o als isotrope Tensorfunktion des Dehnungs-
tensors €, des Gewebetensors H und des Volumenanteils des Festkérpers £ darstellen

oc=o0(¢e H), (2.14)

mit der Eigenschaft
QoQ =0(6,QeQ",QHQY) (2.15)
fiir alle orthogonalen Tensoren Q.

Mit Hilfe der Tensorgeneratoren 148t sich o wie folgt darstellen.

o= fil+ fLH+ fiH*+ fie + fse* + fs(He + e H)

+h(H e+ e HY) + [y(H e + 2 H) + fy(H? € + &2 H?) (2.16)

fi fir i = 1, ... ,9 lassen sich als Funktionen der zehn Invarianten

trH, trH?, trH?®, tre, tre?, tre®, trHe, trH?e, trHe?, tr H*e? (2.17)
darstellen.
Da o linear in £ und & Null sein soll, wenn € gleich Null ist, ergibt sich fiir o

o= I (al tre + agtrHe + astr H? e) +H (dl tre + by trHe + by tere)
+H? (thT‘E +dsHe + b3t7*H25) + fae+ fo (He+e H) (2.18)
+f7 (H2€+€H2).

a1, as, as, by, by, bs und dy, ds, d3 sind Funktionen der Invarianten trH, tr H?, tr H®. Auf-
grund der Symmetriebedingungen des Steifigkeitstensors
Cijkm = Cjikm, Cijkm = Cijme, Cijkm = Ckmij, (2.19)

die aus der Symmetrie des Spannungstensors, der Symmetrie des Dehnungstensors und
der thermodynamischen Anforderung, dafl keine Arbeit erzeugt wird, wenn das elasti-
sche Material durch einen geschlossenen Belastungszyklus beansprucht wird, resultieren.
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Daraus ergibt sich mit d; = a,, dy = a3z und d; = b, fiir den Spannungstensor

oij = a10ij€ek + ay (Hijerk + 0ij Him €km )
+a;j (5ij Hkq qu Ekm + Ekk H,'q qu) +b1 Hij Hkmgkm
+b2 (sz HqumEkm + Hu Hs] chm Ekm) + b3 (Hu Hs] HqumEkm)
+f452) + fﬁ ( ik Ekj + Hk] 5[;1) + f7 (Hzr Hrkgk_y + HerrJ Ekz)

(2.20)

und aus Gleichung 2.13 fiir den Steifigkeitstensor

Cijkm = @1 06i5 6km + a2 (Hij bkm + 05 Him)
+ a3 (51] Hkq qu + 5km th Hqg)
+ by Hij Hen + by (H” Hquqm + H,, H,; He)
+b3 (Hw HSJ Hqu ) (5k16m] + (5m15k_7)
+ 5 (Hi by + Hijbmi + Him Okj + Hoj Ori)
‘i (Hir Ho 0nj + Hie Hyj O + Hiy Hepy 6kj + Hone Hyj bik) -

(2.21)

Der Steifigkeitstensor bildet Materialsymmetrien der Isotropie, transversalen Isotropie
und Orthotropie ab. Zur Darstellung dieses Sachverhalts wird der Gewebetensor in dessen
Hauptachsensystem mit den Eigenvektoren H,,, Hy und Hiz dargestellt. Als Resultat
ergeben sich die folgenden neun Komponenten des Steifigkeitstensors. Alle anderen sind
Null.

01111 = a; + f4 + 2 (0,2 + fﬁ) Hll + (2(13 + bl + 2f7) H121 + 21)2 Hial + b3 H

Com= a1+ fi+2(as+ fo) Ho + (2a3 + by + 2f7) HZ, + 2by HY, + by sz

C3333 = a + f4 + 2 (a2 + fﬁ) Hiy + (2a3 +b + 2f7) H§3 + 2b, Hga + b3 H§3

Chnz= a1+ ax(Hy + Hy) +as(HE + HZ,) + by Hi Hy
+by(H\ H2, + HE Hyo) + by H? HZ,

Clizz = a; + ag(Hn + H33) + a3(H121 + H§3) + b1H11H33 9
+by(Hy H3s + Hiy Has) + bs HY Hi, (222)

Coszs= @+ G2(H22 + Ha3) + a3(H, + H3y) + by HyHss

Cr2 = ‘% + E Hy + Ha) + IE(H | + H3)
Cia1s = ﬁ Z(H11+H33 2 (HE + H3)
Chzoz = 5 2 (Hy + Hsz) + (H222 + H)

Wenn zwei Eigenwerte gleich sind, so reduziert sich die Symmetrie auf eine transversale
Isotropie, und wenn alle drei Eigenwerte gleich sind, ergibt sich eine isotrope Material-
symmetrie. Es kann gezeigt werden, dafl unter Vernachlissigung aller nichtlinearen Terme
eine Darstellung der orthotropen Symmetrie nicht mehr moglich ist.

In [Cow86], [Cow85] und [Cow9l] zeigt CowIN die Entwicklung fiir die Funktionen
ay, g, a3, by1,b2,b3 und fy, fs, fr in Abhéngigkeit des Volumenanteils des Festkorpers &
und der Invarianten des Gewebetensors trH,tr H? tr H®. Vernachlissigt werden dabei
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Ausdriicke mit einer Potenz gréfler zwei. Es ergeben sich die folgenden neun Funktionen:

ay(§, 1,11, I1IT) = g,(§) + g2(§)T + ga(§)I* + g4 (€)1 ]
012({’ l)II: IIII) 95(6) + 96(5)
a3(é,1,111I1]) = ( €)
by(&,1, 11, I1II) = gg(€)
bg(f,l,II,IIII)= 0 (2.23)
by(§,1,11,11IT)= 0

Fl& LI ITIT) = hy(€) + ho(E)] + ha(€)1* + he(€)11

fe(§, L, 11, I11I) = hs(€) + he(€)1

f7(€,1,II,IIII)= h(€)

mit

[=trH, II = % ((rH) - rH2), 111 = é ((rH)? - 3trHirH? + 200 H?) (2.24)
Experimentelle Untersuchungen von CARTER und HAYEs [CH77] und TURNER et al.
[TCR*90] zeigen auf, da die Funktionen g;(£) und h;(¢) quadratisch oder kubisch pro-
portional zu € sind. Es kann gezeigt werden, dafl die Werte des Gewebetensors H in eine
Richtung ansteigen, wenn der Elastizitdtsmodul dieser Richtung ansteigt. Somit werden
hoéhere Werte von H assoziiert mit héheren Elastizitdtswerten und niedrigeren Werten
des Tensors M. TURNER et al. [TCR*90] bestimmten experimentell mit Hilfe der Ul-
traschallmethode die orthotropen Elastizitatsmodule, die strukturelle Dichte p = ¥£€ und
die Komponenten des Gewebetensors an 11 Spongiosastiicken von Rinderfemora und an
75 Stiicken der menschlichen proximalen Tibia. Die in der Abbildung 2.19 dargestellten
Daten werden am besten fiir die Rinderfemora durch

E;= —1639 + 5920 + (3079 + 39414?) H; + (6985 + 13997,%) H?
(R* = 0.80, n = 30)

Gi; = —363+ 59p% + (319 + 3390%) (H; + H;) + (557 + 1438p%) (H} + HJ?) (2.25)
(R?* = 0.86, n = 33)
und fiir die menschliche Tibia durch
E; = —285+489p% + (904 + 3429p?) H; + (1737 + 21000p%) H?
(R? = 0.76, n = 55) 0%
Gij = —47+ 266p% + (105 + 590p%) (H; + H;) + (128 + 1806p%) (H,? + H}) (2.26)

(R? = 0.81, n = 128)

abgebildet. Ermittelt wurden die Gleichungen mit Hilfe der Methode der kleinsten Feh-
lerquadrate.

Steht der Gewebetensor, als stereologisches Mafl der Mikrostruktur, fiir jeden Knochen-
bereich zur Verfiigung, so 148t sich mit Hilfe der oben angegebenen Gleichungen der Stei-
figkeitstensor festlegen. Jedoch spielen Faktoren wie anatomische Lage, Probenkérper,
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Alter, Belastungsrichtungen und mogliche krankhafte Zustande bei der Bestimmung und
fiir die Materialkennwerte des Knochens selbst eine so grofie Rolle [KH93|, da§ auch die
Ermittlung mit obigen Gleichungen immer unter Angabe und Beriicksichtigung der jewei-
ligen Einfluffaktoren vorgenommen werden mufl. Es ist nicht klar, inwieweit der Ansatz
von MARTIN in diese von COWIN entwickelte Theorie integriert werden kann [Cow86].
Ebensowenig erfolgte bis heute eine konkrete Umsetzung dieses Ansatzes in Form einer
numerischen Simulation. TURNER et al. [TCR*90] ermittelten durch Messungen des Ge-
webetensors mit Hilfe der Gleichungen 2.25 und 2.26 die orthotropen elastischen Konstan-
ten fiir die Spongiosa von menschlichen Knochen und von Rinderknochen. Die Ergebnisse
in Abhédngigkeit von der Dichte sind den folgenden Abbildungen zur Orientierung zu ent-
nehmen. Bei diesen Untersuchungen stellten TURNER et al. fest, dal quadratische und
kubische Funktionen zwischen den elastischen Konstanten und der Dichte die Werte bes-
ser wiedergeben als lineare Funktionen [TCR*90].
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Abb. 2.19: Vergleich zwischen den elastischen Konstanten des menschlichen Knochens und
denen des Rinds in Abhéangigkeit von der Dichte, vgl. [TCR*90].
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Eine qualitative Darstellung der Steifigkeitsverteilung iiber den menschlichen proximalen
Femur, die die Abhingigkeit der mechanischen Eigenschaften von der anatomischen Lage
wiedergibt, ist in Abbildung 2.20 dargestellt.

Abb. 2.20: Konturplot der Elastizititsmodule fiir einen Langsschnitt durch den proximalen
Femur, vgl. [BF80].

Im leicht schattierten Bereich liegen die Elastizitdtswerte in der Groflenordnung 4800
bis 6900 MN/m?. Der Bereich korrespondiert nach Bild 2.4 mit der Hauptausrichtung der
Trabekelstruktur. Der hichste Steifigkeitswert 9700 MN/m? der Trabekelstruktur befindet
sich im Punkt C. Auch dieser korrespondiert zu der sowohl im Réntgenbild als auch im
Bild 2.4 dargesteliten hohen Dichte der Struktur. Die Punkte A, B, D (Wardsche Dreieck)
und E stellen Bereiche dar, in denen wesentlich geringere Steifigkeitswerte vorliegen. Im
Wardschen Dreick liegen die Werte unterhalb von 1400 MN/m?.

2.4 Belastungen des Becken - Bein - Skeletts — spe-
ziell des Femurs

Die duflere Belastung des Knochens im allgemeinen und des Femurs im speziellen durch
statische und dynamische Krifte ist in ihrem individuellen zeitlichen, qualitativen und
quantitativen Verlauf zufillig und nur sehr schwer zu erfassen [Gru92]. Die wirksamen
dufleren Krifte unterteilen sich in Gelenk- und Muskelkrifte. Muskeln stellen meist iiber
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mehrere Umlenkpunkte gefiihrte Verbindungen zwischen flachigen Muskelurspriingen und
-ansitzen dar. Die Muskeln konnen entsprechend ihrer anatomischen Wirkungsweise nur
Zugkrifte aufnehmen. Durch sie werden Biegemomente im Knochen erheblich reduziert.

Die natiirliche Muskelanordnung ist danach ausgerichtet, daf einzelne Muskelziige meh-
rere Funktionen iibernehmen kénnen. Es sind mehr Muskeln als unbedingt nétig zur
jeweiligen Fortbewegung vorhanden. Entsprechend stellt das System ein statisch unbe-
stimmtes Tragwerk dar. Die unbekannten Kréfte lassen sich nicht mehr aus einfachen
Gleichgewichtsbedingungen ermitteln. Zusatzbedingungen sind notwendig, um die fehlen-
den Gleichungen zu ersetzen.

Die grofle Zahl der am gesamten Becken - Bein - Skelett angreifenden Muskelziige sind den
beiden folgenden Abbildungen zum gréB8ten Teil als idealisierte Linienziige zu entnehmen,
vgl. a. [RSS79a] und [RSSS80]. Die Idealisierung beschrankt sich auf 42 Hauptmuskeln,
wovon 31 in den beiden Abbildungen dargestellt sind.

psoas major und minor == N
iliacus \
piriformis
sartorius
pectineus
vastus medialis
adductor magnus mittl. Teil

adductor magnus o. Teil /;
tensor fasciae latae

semitendinosus
semimembranosus
adductor magnus u. Teil
popliteus

gastrocnemius C.m.
gastrocnemius C.1. N
plantaris \

. soleus
tibialis posterior
tibialis anterior
flexor digitorum lg.
flexor hallucis 1g.

SEEEE KKK KEXEXKKXERKEKRXR

Abb. 2.21: Idealisierte Darstellung der Muskeln am Becken - Bein - Skelett; Sagitalebene, An-
sicht von medial.
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Abb. 2.22: Idealisierte Darstellung der Muskeln am Becken - Bein - Skelett; Frontalebene,
Ansicht von ventral.

Da die beiden Ansichten nahezu alle Muskeln darstellen, wird auf die Ansicht von la-
teral und dorsal an dieser Stelle verzichtet. Aufgrund der durch die Nervenversorgung
moglichen Funktionsgruppenbildung kénnen die 42 Hauptmuskeln auf 16 Muskelgruppen
reduziert werden. Die Aufteilung der einzelnen ,Muskelgruppenkrifte“ kann z. B. auf die
jeweiligen Muskeln der Gruppe iiber die Muskelquerschnittsfliche vorgenommen werden.
Als unbekannte Kréfte ergeben sich durch diese Zusammenfassung 16 Muskelgruppen-
krafte, im Hiift-) Sprung- und Kniegelenk jeweils 3 Kraftkomponenten, also insgesamt 25
Unbekannte. Das Hiift- und das Sprunggelenk ist ein Kugelgelenk, mit 2 * 6, und das
Kniegelenk ein Scharniergelenk, mit 4 Gleichgewichtsbedingungen. Damit ergibt sich eine
statische Unbestimmtheit von 9.

Die idealisierende Darstellung wird der Natur allerdings nicht gerecht. Da Muskeln meh-
rere Ansitze und Urspriinge haben konnen, geniligt nicht eine Wirkungslinie. Der Ort
der Insertion ist aufgrund von unterschiedlichen Staturen nicht fiir alle Menschen gleich.
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Dadurch verdndern sich die jeweiligen Hebelarme und damit die Richtung der Wirkungs-
linien. Desweiteren verdndern die Insertionsstellen wihrend einer Bewegung ihre Lage
zueinander, wodurch sich der Verlauf der Wirkungslinien &ndert. Problematisch ist eben-
falls, dal Muskeln manchmal nur mit bestimmten Teilen an einer Bewegung beteiligt sind,
also da8 sie nicht bei jeder Bewegung voll beansprucht werden [Pla91]. Diese Muskelziige
strahlen nicht punktuell, sondern flichig in den Knochen ein. Exemplarisch ist dies in der
folgenden Abbildung, fiir die Ansicht von ventral, dargestellt.

M. quadratus lumborum

M. obliquus int. abdominis ._

M. transv. abdominis 2
M. iliacus

M. psoas major

; . M. obturatorius int.
L M. piriformis

‘ Lig‘ sacrospinale,
M. coccygeus

M. pectineus

M. glutaeus minimus_/ M, obturatorius ext.
M. vastus lat. . e M. adductor longus

M. iliopsoas -\ { " M. adductor brevis
M.vastus intermedius L M gracilis

M. adductor magnus
M. quadratus femoris

M. biceps femoris

\ \ M. semimembranosus
\ \

\ M. articularis genus

\ 5\ M. vastus med.
i & M. adductor magnus

M. sartorius -3¢
Bursa iliopectinea -\
M. rectus femoris “+d -

M. vastus med.

M. quadriceps femorls }

Lig. collaterale fibulare -

M. biceps femoris - \1 :
Retinaculum patellae lat. \\i

M. extensor digitorum longus” |:

5 | . M. sartorius
.M. gracilis

il -M. semitendinosus
7 Lig. patellae

M. peronaeus [fibularis] longus T M. tibialis ant.

Abb. 2.23: Einstrahlungsgebiete der Muskeln am Femur / Becken; Ansicht von ventral, [Sob88].

Speziell fiir den proximalen Femur sind folgende Muskeln zu beriicksichtigen, die in zwei
Gruppen eingeteilt werden kénnen:

e Muskeln, die am Femur inserieren

e Muskeln, die am Unterschenkel inserieren, jedoch, da sie am Becken entspringen,
iber oder unter dem Femur verlaufen und den Femur somit nur indirekt tangieren
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Zu den am Femur inserierenden Muskeln gehéren [CJAB78], [Sob88], [BGF*85], [Psc90]:

Adduktorengruppe

M. adductor brevis
Adduktion, Auflenrotation des Femurs

M. adductor longus
Adduktion, Auflenrotation u. Beugung des Femurs

M. adductor magnus
Adduktion, Streckung u. Auflenrotation des Femurs

M. gracilis
Adduktion, Beugung u. Innenrotation des Femurs, Beugung u. Innenrotation
des Unterschenkels

M. pectineus
Beugung, Adduktion u. geringe Innenrotation des Femurs

AuBere Hiiftmuskeln

M. glutaeus maximus
Streckung des Femurs, Ausrichtung des Beckens, Adduktion u. Auflenrotation
des Femurs, Streckung des Unterschenkels

e M. glutaeus medius

Abduktion des Femurs

e M. glutaeus minimus

Abduktion des Femurs

e M. tensor fasciae latae

Spannen der Fascia lata, Innenrotation u. Beugung im Hiiftgelenk

Innere Hiiftmuskeln

e M. iliopsoas

besteht aus 2 Teilen: M. psoas major & M. iliacus

e M. psoas major

Beugung, geringe Auflen- u. Innenrotation, Adduktion, Seitenneigung der Wir-
belsdule

e M. iliacus

Adduktion des Femurs

Auflenroller

e M. piriformis

Auflenrotation, Abduktion, Riickheben des Femurs, Neigung des Beckens zur
Seite u. nach hinten
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M. obturatorius internus
Auflenrotation des Femurs

M. obturatorius externu
Auflenrotation des Femurs u. Adduktion

M. quadratus femoris
Auflenrotation u. Adduktion

M. gemellus superior
Auflenrotation des Femurs

M. gemellus inferior
Auflenrotation des Femurs

Die iiber dem Oberschenkel verlaufenden Muskeln sind:

e M. sartorius
Beugung, Abduktion u. Auflenrotation des Femurs, Beugung u. Innenrotation des
Unterschenkels

e M. rectus femoris
Beugung des Femurs, Streckung des Unterschenkels

e M. quadriceps femoris
bestehend aus M. vastus intermedius, M. vastus lateralis und M. vastus medialis
Streckung des Unterschenkels

Die ischiokuralen Muskeln beugen das Knie und strecken die Hiifte, dazu gehéren:

e M. biceps femoris
e M. semitendinosus

o M. semimembranosus

Aufgrund der hohen Anzahl von Muskeln ist es sehr schwierig, ihnen die entsprechende
individuell verschiedene Kraft jeder einzelnen Phase wihrend eines Gangzyklusses zuzu-
weisen. Entsprechend sind sowohl in Experimenten als auch in Finite Element Studien
die den Femur belastenden Krifte (Muskelkrifte, Reaktionskraft im Gelenk) einer grofien
Variation zwischen den verschiedenen Autoren unterworfen [TGAS89], [PT90], [Hui90],
[VHF93]. Gerade die den Femur belastenden Krifte haben einen grofien Einflu auf den
Knochenumbauprozefi, deren Verdnderung stellt sogar den den Umbauprozefl auslosenden
Faktor dar. Untersuchungen in einer Finiten Element Studie zeigten, dafl allein die Va-
riation der Gelenkkraft wihrend eines Gangzyklusses zu erheblichen Verinderungen des
Spannungszustandes fiihrt [VSW77], [VDH90).
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Die fiir das Hiiftgelenk bedeutsamsten Lastfille treten im Einbeinstand auf [SLGW91].
Zur Untersuchung dieses Falls wird in den meisten Untersuchungen eine vereinfachte Be-
lastung des Femurs, die auf die Gelenkreaktionskraft und die Abduktorenmuskelkraft re-
duziert ist, angenommen. Diese Lastannahme, mit der die Knochenstrukturen im Femur
erklart werden konnten und mit der bis heute mit Hilfe der Finiten Element Methode
Spannungsanalysen im Femur durchgefiihrt werden, beruht auf den Uberlegungen von
PAUWELS [Pau65] zum Einbeinstand.

Abb. 2.24: PAUWELSscher Einbeinstand, [Pau65]

Mit Hilfe durchschnittlicher anatomischer Mafle wurde die unbekannte Muskelkraft M
aus dem resultierenden Drei - Krifte - System bestimmt. Alle anderen Muskelkrafte, die
in der Frontalebene wirken, wurden dabei vernachléssigt. Die Untersuchungen von PAU-
WELS lieflen trotz erheblicher Vereinfachungen erkennen, dafl die Muskeln auch bei der
Bewegung der Glieder die jeweils erforderliche Zuggurtungswirkung der Muskeln fiir den
Rohrenknochen bilden kénnen und dafl die statische Wirkung der Muskeln mit ihrer ki-
netischen gekoppelt ist [Pau50].

Mathematische Modellierungen werden genutzt, um die Kréfte fiir verschiedene Mus-
keln zu bestimmen. Unter Verwendung der linearen Programmierung [RSS79a), [RSSS80],
[CJAB78|, [SA73], [SA75] und der nichtlinearen Programmierung [Sie94] wurde das Pro-
blem der statischen Unbestimmtheit mit Hilfe von Optimierungskriterien angegangen.
Wie beschrieben, iibersteigt die Zahl der Restriktionen die Zahl der unbekannten Krafte.
Daher erfiillt eine unendliche Zahl von moglichen Losungen alle Nebenbedingungen. Es
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miissen weitere Bedingungen hinzugefiigt werden, deren bestmoégliche Erfiillung zu einer
eindeutigen Losung fiihrt. Dieses geschieht in der Optimierungsrechnung mit Hilfe der
sogenannten Zielfunktion. Dabei ist die Zielfunktion eine skalare Funktion der Variablen,
der Muskelkrafte. Die optimale Losung fiir eine Minimierungsaufgabe oder eine Maxi-
mierungsaufgabe besteht in derjenigen Wertekombination der Variablen, die zum Mini-
mum der Zielfunktion in dem durch die Nebenbedingungen abgegrenzten Losungsbereich
fithren. Die folgende Darstellung stellt den von Rohrle et al. durchgefiihrten Vergleich zur
Optimierung von Leichtbaukonstruktionen dar [RSS79a]. Gleichzeitig werden die Voraus-
setzungen, die Zielfunktion und die Nebenbedingungen zur Lésung der Extremwertaufga-
be erldutert.

e Zielfunktion:

°" (f}n) (iﬁ) = (2.27)
e Nebenbedingungen:
(n!L/-l]n) (ﬁ}n . (n{f}n (2.28)
o Voraussetzungen:
m<n, 0<z; <z (2.29)

Optimierung von Leichtbaukon-

Berechnung von Muskel- und Ge-

struktionen lenkkriften
[A] | Gradientenmatrix Koeffizientenmatrix der  Gleichge-
%}'—,, v gf,i‘_ wichtsbedingungen mit geometrischen

Daten

Anderung der Entwurfsvariablen

{z}

Muskel- und Gelenkkrafte

AF, ..., Ac B ..., Qi

{r} | Differenz zwischen Soll- und Istwerten | duflere Krifte
AO’i, sy Aq., R,i,

{c} | Gewichtsgradient Energiegradient
8G O
5Fr - 5Es -

Tabelle 2.10: Extremwertaufgabe in der Technik und Biomechanik, aus [RSS79a)

Von wesentlicher Bedeutung ist die Wahl der Minimalbedingung. Je nach Formulierung
der Zielfunktion sind unterschiedliche Ergebnisse zu erwarten [SA73], [SA75], [RSSS80).
Es sind eine Vielzahl von Minimalbedingungen vorstellbar. Réhrle et al. [RSSS80] ermit-
telten in Variationsrechnungen, daf§ die Bedingung, dafl die Muskelkrifte ein Minimum
annehmen }° P, = Min, immer zu befriedigenden Ergebnissen fiihrt. Problematisch bei
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diesem Vorgehen ist, dafl zu jedem Zeitpunkt einer Bewegung die geometrischen Bedingun-
gen und die sich im Einsatz befindlichen Muskeln bekannt sein miissen. Beim Vergleich
der Darstellung der an einer Bewegung beteiligten Muskeln anhand von anatomischen
Lehrbiichern wird das mathematisch zu beschreibende Problem deutlich. Es besteht keine
Einigkeit dariiber, welche Muskeln z. B. bei der Beugung nach vorn oder bei der Streckung
aktiv sind, vgl. [Cal94], [Pla91].

Ein weiteres Verfahren zur Bestimmung der Muskelkrifte stellen EMG - Messungen dar.
Die Elektromyographie stellt im Elektromyogramm Aktionspotentiale dar, die von motori-
schen Endplatten der Muskeln ausgehen. Die neuromuskuldre Aktivitdat und die mechani-
sche Kraftentfaltung eines Muskels sind miteinander verbunden. Das gemessene Aktions-
potential 148t aber noch keine Aussagen iiber den Absolutwert der Muskelkraft zu. Zum
Teil liegt dieses an der fehlenden Eichung, die eine in vivo Messung voraussetzt. Auch die
Messung als solche ist nicht unproblematisch, weil sich die Aktionspotentiale der Muskeln
iiberlagern. Auflerdem sind nicht alle Muskeln fiir nicht invasive Verfahren zuginglich.
Ferner hiangen die gemessenen Werte auch von der Signaliibertragung zwischen den mo-
torischen Endplatten der Muskeln und den Elektroden ab. Diese Ableitungsbedingungen
konnen weder genau ermittelt noch als konstant vorausgesetzt werden. Im Rahmen der
Elektromyographie werden Oberflichenelektroden auf die Haut des Probanden geklebt.
Fiir eine Reihe von Muskeln gibt es gut definierte Zonen, in denen das Aktionspotential
gemessen werden kann [Sie94]. Die erforderliche dufiere Belastung wird gemessen, indem
die wihrend der Stiitzphase vom Boden auf den Fufl ausgeiibten Krafte und Momente
von einer Kraftmeflplatte aufgenommen werden.

Die flichige Einstrahlung der Muskeln wird jedoch bis heute auf eine einzig an einem
Punkt angreifende Kraft reduziert, vgl. [Dud96]. Die Gelenkreaktionskraft wurde u.a. von
DAvy et al. [DKBB90], BERGMANN et al. [BGR90], [BGR91|, [BGR93] wihrend eines
Gangzyklusses gemessen. Dazu wurde von BERGMANN et al. ein klinisch gebrauchliches
Prothesenmodell so mit DehnungsmeBstreifen und einer induktiv versorgten Telemetrie
versehen, dafl die drei Komponenten der rdumlich wirkenden Hiiftgelenkbelastung be-
stimmt werden konnten. Die Schwierigkeiten in der Bestimmung der Belastungen liegen
in der Festlegung typischer Belastungssituationen und in der Erfassung der daraus re-
sultierenden Muskel- und Gelenkkrifte, zudem wird aus ethischen Gesichtspunkten die
mefitechnische Bestimmung der Belastung in vivo am Menschen oft abgelehnt.

Die nachfolgende Tabelle gibt einen Uberblick tiber die Belastungsfille, die in verschiede-
nen Untersuchungen zur Simulation der Muskel- und Gelenkkraft in experimentellen und
theoretischen Modellen angesetzt wurden. Dabei wurden die von COLGAN et al. [CTS194]
zitierten Félle ibernommen und um weitere ergénzt.
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Untersuchung | Gelenk- | Richtung d. | Muskelkraft Andere

kraft Gelenkkraft | Abductor

A B C D E F G H I
lineare
F.E. Modelle
[RMBK83| 4.2 b.w. 12° 0° 74% 25° 0° 1 30% 4°
[CBIMS80a) 0.3l bw. | 11° 0° 40% 11° 0°
[FL86] 3.66 b.w. | 26° 16° 41% 1 10%

2 38%

[LAW+84] 3.1 b.w. 6° 0° 100% 21° 0°
[PT90] 4.7 b.w. 11° 0° 42% 11° 0° 1 38% 9°
[CBJM80b) 0.31 bw. { 11° 0°
nicht lineare
F.E. Modelle
[TGA89] 2.7 b.w. 16° 0° 74% 21° 0°
[TGA89] 64bw. | 4 0
[HH91] 2.3 b.w. 11° 6.4° 60% 17° -8.5°
[HHI1] 2.6 b.w. 162° 62° 37°  315° 35° 13°
[BPRR&S] 3.8 b.w. -2.4° 1.3° 60% 9° -10° 1 15% 9°
[Yet89] 1.5 b.w. -74° 0° 16% 1° 0°
[WHG90] 47bw. | 135° 0°
Experimentelle
Modelle
[JH80] 28bw. | 15° 0° 71% 21°
[CT83] 47bw. | 6° 0°
[MD85)] 28bw. | 7° 0°
[WR88] 3.1 b.w. 11° 0°

Tabelle 2.11: Gegeniiberstellung verschiedener Belastungsfille, vgl. [CTS*94].

Schliissel:

A = Gelenkkraft, einwirkend auf den Femurkopf

B = Wirkungslinie der Gelenkkraft in der Frontalebene
C = Wirkungslinie der Gelenkkraft in der Sagitalebene
D = Abduktorenkraft in % der Gelenkkraft
E = Wirkungslinie der Abduktorenkraft in der Frontalebene
F = Wirkungslinie der Abduktorenkraft in der Sagitalebene
G =1 =1L tib.; 2 = 1l. psoas; 3 = Extensor; Name anderer modellierter Muskeln
H = Muskelkraft in % der Gelenkkraft
I = Wirkungslinie der Muskelkraft in der Frontalebene

Fiir die Struktur des Knochens, die sich im Zuge des mechanisch stimulierten Knochenum-
baus bildet, ist u.a. die gesamte Lastgeschichte verantwortlich. Die zeitliche Verteilung und
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die Haufigkeit einzelner Belastungen sind von Relevanz. Die reine Betrachtung von Ex-
trembelastungen, wie sie aus Situationen wie Springen und Stolpern resultieren, sind fiir
die Schadensanalyse von Interesse. Neben der Ermittlung einer Lastgeschichte bereited
die unterschiedliche Art und der Umfang der Aktivitidten von Personen, auch in bezug auf
die Betrachtung von unterschiedlichen kérperlichen Konstitutionen, erhebliche Probleme.

Viele zeitabhingige Knochenumbaualgorithmen beinhalten ex- oder implizit eine Bela-
stungsgeschichte [BOC90a|, [CHBK85], [HD91], [HWG™*87]. Dieses resultiert aus der Idee,
dafl Knochen seine Struktur an eine Mittelung der Belastung bzw. an iiber die Zeit inte-
grierte Belastungen adaptiert [CFW87], [HHD91], [Fro82]. Die Belastungsgeschichte wurde
dabei durch die Definition eines einzelnen Parameters zur Beschreibung der Belastung
eines einzelnen reprisentativen Tages definiert. Der mathematische Algorithmus wurde
formuliert als Ausdruck seines tiglichen mechanischen Stimulus [CFW87], [WCS88|. Die-
ser Ansatz erwies sich in der Vorhersage einer Langzeitadaption (Jahre) als effektiv.

Folge dieses tiglichen mechanischen Stimulus ist, dafl abrupte Anderungen der Belastung
eine maximale Anpassung induzieren. In der Realitdt mufl eine Zelldifferentation und
Rekrutierung stattfinden, um die Zellen zur Verfiigung zu stellen, die die Anpassung her-
vorrufen konnen. Da dies nicht sofort méglich ist, existiert eine Periode des Ubergangs
von der relativen Ruhe zur vollen Aktivitdt der Zellen. Um die in der Realitdt vorlie-
gende Zeitverzogerung zwischen dem Auftreten der Belastung und der Aktivierung eines
Knochenumbauprozesses beriicksichtigen zu kénnen, wurde von LEVENSTON et al. eine
Gedichtnisfunktion der zuriickliegenden Belastung eingefiihrt [LBJC94], [LBCJ95].

2.5 Biomechanische Aspekte der Prothesenlockerung
am proximalen Femur

In vielen Fillen sind lediglich die knorpeligen Gleitflichen des Femur - Kopfes durch
Krankheit oder Verschleiff geschiddigt, der Knochen selbst jedoch noch intakt. Die Idee
der Wagner - Kappe liegt darin, dafl man in solchen Fillen nicht den ganzen Femurkopf
und -hals durch eine Prothese ersetzt, sondern lediglich mit Knochenzement eine Kappe
auf den Gelenkkopf aufsetzt. Die nachfolgende Abbildung zeigt ein Foto eines Schnitts
durch den Femurkopf und durch die Kappe. Die Abbildung zeigt den fiir diese Kappe
typischen Umwandlungsprozefl des Knochens, der aufgrund der verédnderten mechanischen
Randbedingungen eingetreten ist. Im medialen und lateralen Bereich des Gelenkkopfes
hat sich der Knochen abgebaut, er wurde nicht mehr ausreichend belastet. Lediglich der
mittlere Teil des Gelenkkopfes ist erhalten geblieben. Dieser Umbauprozefl wurde von
Huiskes et al. [HSHS85] analysiert. Er stellte mit Hilfe der Finiten Element Methode fest,
daf} in Bereichen, in denen Knochenreduktion vorlag, wesentlich niedrigere Spannungen
gegeniiber den Bereichen mit Knochenaufbau bzw. -erhalt vorlagen. Da die Wagner -
Kappe zu signifikanten Umbauprozessen fiihrte, wird sie heute nicht mehr verwendet.
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Abb. 2.25: Schnitt durch den Femurkopf und die darauf zementierte Wagner - Kappe, aus
[Str86]

Der Hiiftgelenkersatz durch eine Totalendoprothese zihlt mit steigender Tendenz zu den
hiufigsten Operationen in der orthopéddischen Chirurgie. In Deutschland werden pro Jahr
ca. 100.000 kiinstliche Hiiftgelenke implantiert [JS95]. Eine schwedische Studie schitzt die
Anzahl der jahrlichen Hiiftgelenkoperationen auf mehr als 800.000 weltweit [MHAJ93]. Die
verwendeten Totalendoprothesen unterscheiden sich in der Art der Verankerungsprinzi-
pien. Die Indikationskriterien sind dabei die Knochenqualitdt, das biologische Alter des
Patienten, sein Allgemeinzustand und eventuelle Begleiterkrankungen.

Das , klassische* Verfahren ist die Verankerung mittels Knochenzement. Dieses wird bei
hochbetagten Patienten mit schlechter Knochenqualitit und eventuellen Begleiterkran-
kungen angewendet. Die Vorteile dieset_r Methode liegen darin, dal eine genaue Vorbe-
reitung des Implantatbettes entfillt, die Anpassung an das unregelmifliige Knochenlager
nahezu perfekt ist, und das Knochen - Implantat - System relativ schnell wieder belastet
werden kann. Ein Nachteil liegt darin begriindet, dal der Knochenzement in dieser Um-
gebung altert und somit die Festigkeit und Dauerfestigkeit relativ gering ist.

Bei der zementlosen Verankerung wird durch eine sehr genaue Vorbereitung des Implan-
tatbettes ein Hohlraum im Knochen geschaffen, in den das Implantat dann eingeschla-
gen oder eingedriickt wird. Dadurch entsteht eine Primérstabilitit, die mit dem Begriff
»press-fit“ assoziiert ist. Durch Oberflichenstrukturierung oder Beschichtung des Implan-
tats wird nach einiger Zeit eine zusitzliche Sekundarverankerung durch An- und Ein-
wachsen des Knochens erzielt. Es stehen , gerade“ und ,anatomische® Schaftformen zur
Verfiigung. Stabilitdtmessungen ergaben fiir beide Gruppen vergleichbare Werte bei den
iblichen Belastungsarten, lediglich bei der Torsionsbelastung schnitten die mehr kantigen
Geradschifte gegeniiber den gerundeten anatomischen Formen besser ab [JS95].
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Abb. 2.26: links: Schematische Darstellung einer zementfreien Implantation, aus [BEN*90];
rechts: Am realen Femur implantierte Hiiftendoprothese, aus [Hen90].

Als Grundlage einer schwedischen Studie [MHAJ93] dienen Daten von 92675 priméren
Hiiftgelenkoperationen. Zusammenfassend lassen sich aus dieser Studie folgende Folge-
rungen ableiten:

e Die Frequenz der priméren totalen Hiiftarthroplastik nimmt stark zu.

e Die Anzahl der Revisionen nimmt trotz einer steigenden Anzahl von Risikopatienten
ab.

¢ Die aseptische Lockerung ist das Hauptproblem bei Hiiftimplantationen und umfafit
mehr als 80 Prozent der Revisionen. Tiefe Infektionen konnen effektiv verhiitet
werden.

e Niedriges Alter und ménnliches Geschlecht erhéhen das Risiko der aseptischen Locke-
rung.

e Es werden signifikante Unterschiede in dem Protheseniiberleben zwischen den drei

Diagnosegruppen Osteoarthrose, rheumatische Arthritis und Hiiftfraktur konsta-
tiert.
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e Der Prothesentyp ist fiir Erfolg oder Miferfolg von enormer Bedeutung.

e Die verbesserte chirurgische Technik und Zementiertechnik fiihrt zu signifikant bes-
seren Resultaten. Die zementfreie Technik ist nicht so genau reproduzierbar wie die
zementierte Technik.

Die Revisionsgriinde lassen sich nach dieser Studie wie folgt prozentual angeben.

Revisionsgriinde Prozent
Aseptische Lockerung 79,0
Infektionen 9,7
Technische Fehler 5,9
Luxation 2,4
Knochenfraktur 1,0
Schmerzen 0,4
Sonstige Griinde 1,6

Tabelle 2.12: Prozentuale Aufteilung der Revisionsgriinde.

Wie aus diesen Daten hervorgeht, stellt die aseptische Spéatlockerung der Hiiftendopro-
these nach wie vor das zentrale Problem der Endoprothetik dar, dem bisher weder mit
der Modifizierung des Verankerungskonzeptes noch mit Variationen des Schaftdesigns
und der Oberflichengestaltung beizukommen war, s. a. [TOGH94]. Die Lockerungsrate
10 - 15 Jahre postoperativ betragt - je nach Autor - zwischen 2 und 11 Prozent bei
zementierten Hiiftprothesen, fiir nicht zementierte Prothesen miissen Langzeitergebnisse
abgewartet werden. Einer gingigen Hypothese zufolge gilt fiir die Langzeitstabilitét ei-
nes Implantats, daB3 diese u.a. um so giinstiger ausfillt, je weniger die Implantation in
das Kraftflufigefiige des bestehenden Stiitzgewebes eingreift und je geringer deshalb die
Umbauleistung ausfallt, die diesem Gewebe abverlangt wird. Sowohl bei der Diskussion
des Designs mit Kragenaufsitz als auch einer proximalen bzw. distalen Verankerung der
Prothese teilen sich die Ansichten in zwei Lager. Da nicht fiir alle Konzepte entsprechen-
de Langzeitergebnisse vorliegen, muf eine Bewertung an dieser Stelle unterbleiben. Durch
gezielte Gestaltung der Oberflichenstruktur der Prothese soll das Gewebe zu einem dau-
erhaften Verbund mit der Implantatoberfliche angeregt werden. Bis heute verfolgt man
die Uberlegung, wonach eine Implantatoberfliche um so giinstiger sei, je mehr Oberfliche
sie dem Gewebe anbiete und daher die spezifische Flichenlast erniedrige. Sowohl iiber
das Schaftdesign sowie iiber die Oberflichengestaltung eines Implantats als auch von des-
sen dynamischer Beanspruchung wird die Reaktion des Knochens bestimmt. In welcher
spezifischen Weise das Knochengewebe auf mechanische Beanspruchungen reagiert, war
und ist Gegenstand wissenschaftlicher Untersuchungen, wobei bis heute keine absolute
Klarheit dariiber herrscht, welche Belastungen unter welchen dynamischen Bedingun-
gen einen stabilen Implantat-Knochen-Verbund gewihrleisten [A1d90], [Bus90], [HLS90],
[P1ig9], [SAHF90], [Sch90], [TFM90].
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Die Erfahrungen der Vergangenheit haben gezeigt, dafl die aseptische Lockerung u. a.
hervorgerufen wird durch eine distale Krafteinleitung. Es muf} ein fester Sitz der Prothese
im proximalen Teil des Femurs gewihrleistet sein, damit die Krafteinleitung in den Kno-
chen dort erfolgen kann. Bei Modellen, deren Fixation erst distal iiber den Prothesenstiel
erfolgt, kam es zu einem ,Stress - Shielding® mit teilweise extremen Atrophien des pro-
ximalen Femurs. Die mechanischen Beanspruchungsinderungen korrelieren gut mit den
zu beobachtenden Knochenumbaureaktionen. Besonders an der medialen Seite des proxi-
malen Femurs kommt es zu einer Degeneration, wiahrend lateral nach wie vor die Bean-
spruchung durch die Muskelwirkung am Trochanter major vorliegt. Die zu beobachtende
Verinderung am Fuf3 der Prothese wirkt sich sowohl endostal als auch auf der periostalen
Seite aus. Es kommt zu einer Sockelbildung, die den Prothesenfufs umschlieit und somit
zu einer direkteren distalen Krafteinleitung fiihrt. Dieser Vorgang entlastet zusétzlich den
proximalen Teil, so daf} es zu einer weiteren Resorption kommt.

| P

oA i)

Abb. 2.27: links: Schematische Darstellung des Einwachsens der Prothesenspitze, aufgrund ei-
ner distalen Krafteinleitung; rechts: Schematische Darstellung einer Atrophie medial
am proximalen Femur, aus [CGTS80].

Die fiir Implantate verwendeten Werkstoffe miissen besondere Anforderungen erfiillen.
Diese betreffen deren mechanische Eigenschaften, Korrosionsbestindigkeit, tribologische
Eigenschaften, Alterung, und sie diirfen keine Toxizitit aufweisen.

e Korrosion:
Korrosion ist der Abtrag von Material durch chemische oder elektrochemische Ein-
wirkung anderer Stoffe. In der Umgebung leitender ionenaufnehmender Materialien,
wie sie Metalle darstellen, mufl nach Eintauchen in eine Elektrolytlosung, wie z. B.
Korperfliissigkeit, mit der Entwicklung komplexer elektrochemischer Vorginge ge-
rechnet werden. Bei Kombination verschiedener Metalle ist auch eine galvanische
Korrosion moéglich.
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o Toxizitat
Toxische Materialien sind solche, die eine unmittelbare schidigende Wirkung im
Organismus entfalten (Allergien).

e Tribologische Eigenschaften
Reibung, Verschleifl und Abrieb beeinfluflen die Lebensdauer des Implantates. Ab-
riebprodukte kénnen Fremdkorperreaktionen im Bindegewebe auslosen. Aufgrund
der Reibung kann sich der Prothesenkopf erwirmen. Schon ein geringer Tempera-
turunterschied kann Zellschdden hervorrufen.

e Alterung
Alterung ist die Anderung oder der Qualitétsabfall von wichtigen Eigenschaften im
Laufe der Zeit. Hiervon sind vor allem Kunststoffe betroffen, die durch Sterilisation,
durch Strahleneinwirkung und im Milieu der Korperfliissigkeit altern.

e Mechanische Eigenschaften
Sowohl die Festigkeit als auch die Steifigkeit des Implantatwerkstoffes sollte méglichst
mit der des Knochenmaterials iibereinstimmen.

Materialien, die alle diese Eigenschaften erfiillen, sind zur Zeit noch unbekannt. Die wich-
tigsten Implantatwerkstoffe fiir Hiiftimplantate sind rostfreier Stahl und Titanlegierungen.
Der rostfreie Stahl ist ein hochreiner Chrom - Nickel - Molybdan Stahl, der durch natio-
nale und internationale Normen quailifiziert ist, z. B. ISO 5832 - 1. Der Vorteil von reinem
oder legiertem Titan liegt darin, dafl Titan keinerlei toxische Elemente enthilt und einen
wesentlich geringeren Elastizitatsmodul als Stahl aufweist. Fiir die Kugelkopfe von Hiift-
gelenkendoprothesen verwendet man hiufig Keramik (Aluminiumoxidkeramik ISO 6474)
wegen der hohen mechanischen Festigkeit und der guten tribologischen Eigenschaften bei
der Paarung Keramik/Keramik bzw. Polyethylen/Keramik fiir Pfanne bzw. Kugelkopf.
Als Knochenzement wird im allgemeinen der Zweikomponentenkunststoff Polymethyl -
Methacrylat (PMMA) verwendet. Nach wie vor gilt fiir die Implantatwerkstoffe, die fiir
den Schaft verwendet werden, daf} sie gegeniiber Knochenmaterial eine zu hohe Zugfestig-
keit und einen zu hohen Elastizitdtsmodul aufweisen.

| Eigenschaft | Stahl | CoCrMo - Leg. | Titan Leg. | Polyethylen | Al - Oxid. |
Zugfestigkeit | 600 - 1200 700 900 43 270
[N/mm]?
E - Modul 200 200 100 0,5 350
[kN/mm]?
Streckgrenze > 200 500 800
[N/mm]?

Tabelle 2.13: Materialeigenschaften verschiedener Prothesenwerkstoffe.
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3. Modelle zur Beschreibung des mecha-
nisch bedingten Knochenumbaus

3.1 Adaptive Elastizitit nach Cowin et al.

CowiIN und HEGEDuUS, [CH76b], entwickelten zur Beschreibung des Umbauverhaltens
von kortikalem Knochen die Theorie der ,, Adaptiven Elastizitdt“. Diese Theorie versucht
weniger die Beschreibung der Nachbildung der optimalen Struktur des Knochens, son-
dern in erster Linie das adaptive Verhalten des Knochens bei wechselden Belastung zu
beschreiben. Die Theorie liefert die Beziehung zwischen dem den ganzen Knochen be-
lastenden Kraftesystem und dem auf der Gewebeebene vorliegenden Spannungszustand.
Das Modell besteht aus einem porésen Medium mit zwei Komponenten: Einem pordsen
elastischen Festkorper, der die Matrixstruktur des Knochens inklusive der Knochenzellen
reprasentiert und einem Perfusat, das die extrazellulare Fliissigkeit und das Blutplasma,
das durch die Matrixstruktur flieft, darstellt. COwIN und HEGEDUS nahmen an, dafl
die die Belastungen adaptierenden Eigenschaften des lebenden Knochens sich durch ei-
ne chemische Reaktion modellieren lassen, deren Rate durch die Dehnung des Gewebes
gesteuert wird. Die Autoren entwickelten Integralgleichungen fiir ein modifiziertes Trans-
porttheorem, den Drallsatz, die Energiebilzanz und die Entropieungleichung. Als Annah-
men wurden getroffen: konstante Temperatur, ein einheitlicher Referenzdehnungszustand
und die einem nicht gedehnten Referenzzustand unterliegden Volumenanteile des Mate-
rials. Da der zeitliche Unterschied zwischen dem Umbau und der Auslésung der Effekte
sehr grof ist, werden quasistatische Prozesse unterstellt. Den Ausfiihrungen von FROST
[Fro64] folgend, unterscheiden auch CowIN und HEGEDUS zwischen Oberflichenumbau
und Umbau im Inneren. Diese beiden Theorien werden in 3.1.1 und 3.1.2 getrennt von-
einander behandelt. In [Cow86] wird die Idee der adaptiven Elastizitit erweitert und auf
den Umbauprozefl von trabekuldrem Knochen angewandt. Diese Ausfiihrungen werden in
Kapitel 3.1.3 vorgestellt.

3.1.1 Die Theorie des Oberflichenumbaus

In den Ausfiihrungen zur Theorie des Oberflichenumbaus modellieren COWIN, FIRO0Z-
BAKHSH und VAN BUSKIRK in [CB79] und [CF81] den Knochen als linear elastischen
Korper, dessen freie Oberflichen sich entsprechend nachfolgender Spezifikation bewegen.
Die konstitutive Beziehung zur Beschreibung der freien Oberfliche ist ein Resultat des
Postulats, dal die Rate der Oberflichenresorption bzw. de Anbaus proportional zu der
Anderung der Dehnung in der Oberfliche gegeniiber einem Referenzwert ist. Liegt der
Referenzwert der Dehnung im Gewebe vor, so findet keine Oberflichenbewegung statt. z
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beschreibt einen beliebigen Oberflaichenpunkt auf dem linear elastischen Kérper, er wird
durch die Koordinaten z; (¢ = 1,2,3) und die Zeit ¢ beschrieben. n kennzeichnet den
Normalenvektor der Oberfliche im Punkt «. U ist die Geschwindigkeit der Oberflache in
Richtung von n. Es wird unterstellt, daf die tangentiale Geschwindigkeit in der gesamten
Ebene Null ist.

Abb. 3.1: Darstellung des Normalenvektors in Normalenrichtung der periostalen Oberfliche
am Beispiel eines dickwandigen Zylinders.

Der Dehnungstensor ¢;; (@, ) ist in kartesischen Koordinaten formuliert. Die Hypothese
des Oberflichenumbaus gibt nun die Geschwindigkeit der Oberflichenveranderung als pro-
portionale Grofle zu der Differenz des Dehnungstensors zum Referenzwert der Dehnung,
bei der keine Verinderung stattfindet, an. Der Dehnungszustand des zu beschreiben-
den kortikalen Knochengewebes unterliegt einem ortsabhéngigen homeostatische Gleich-
gewichtszustand. Eine Belastungsinderung oder ein abnormaler Dehnungszustand stimu-
liert das Knochengewebe in der Weise, dafl wieder der homeostatischen Dehnungzustand
adaptiert wird. Die Rate der Adaption ist gekoppelt an die Differenz zwischen homeosta-
tischem und aktuellem Dehnungszustand.

U = Cij(z,n) (6,']'(71) ~ e%—(n)) (3.1)

C;i;(z,n) sind Oberflichenumbaukoeffizienten und wie der Referenzwert der Dehnung
phenomenologische Koeffizienten, die durch Experimente bestimmt werden miissen. Zur
Reduzierung der unbekannten Koeffizieten wird von COWIN et al. angenommen, dafl die
Oberflichenumbaukoeffizienten unabhingig von der Position des Oberflichenpunktes
und unabhéngig von der Dehnung sind. Ist die rechte Seite der Gleichung 3.1 positiv, so
wird die Oberfliche in Richtung von n wachsen, ist die rechte Seite negativ, so resorbiert
die Oberflache.

In [CHBKS85] geben CowIN et al. die rechte Seite der Gleichung 3.1 in Abhingigkeit der
Spannungen an. Mit
Ekm = DimrsOrs, (32)
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eingesetzt in Gleichung 3.1, ergibt sich fiir die Oberflichengeschwindigkeit, sowohl der
endostalen als auch der periostalen Oberfliche

U = Kijrs(z,n)Crs(z, n) (O'ij(n) - J?j(n)> : (3.3)

Die Theorie des Oberflichenumbaus stellt letztendlich eine Modifikation der linearen Ela-
stizitdtstheorie dar, in der die freien Oberflichen ihre Lage durch Gleichung 3.1 verandern.
Das Randwertproblem 148t sich in gleicher Weise wie in der linearen Elastostatik formu-
lieren. Es ist allerdings notwendig, die Randbedingungen jeweils fiir eine Zeitperiode zu
spezifizieren.

3.1.2 Die Theorie des inneren Umbaus

Die Theorie modelliert die Knochenmatrix als einen chemisch reagierenden pordsen Festkorper.
Die Dichte p dieses Festkorpers wird als Produkt

p = (3.4)

aufgefafit. Hierbei ist -y die Dichte des Materials der Matrixstruktur und £ der Volumen-
anteil. Die Dichte v des Matrixmaterials wird als konstant angenommen, so dafl eine
Verinderung ausschlielich durch den Volumenanteil £ beschrieben wird. Die Differenz e
vom aktuellen Volumenanteil zum Referenzvolumenanteil & wird durch

e=§—-%& (3.5)

beschrieben.

In einer weiterfilhrenden Arbeit, [HC76], fiihren HEGEDUS und COwIN Restriktionen ein
und geben die beschreibenden Gleichungen des Systems fiir kleine Dehnungen an. Dabei
wird ein beliebiger Punkt & durch die Koordinaten z; (i = 1, 2,3) und die Zeit ¢ beschrie-
ben. Die Komponenten des Verschiebungsvektors werden durch u; (z, t), die Komponenten
des Dehnungstensors durch ¢;; (z,t) und die Komponenten des Spannungsvektors durch
oij (x,t) beschrieben. & (x,t) kennzeichnet den Referenzwert des Volumenanteils, e (z, t)
die Anderung des Volumenanteils, p die konstante Dichte des elastischen Materials und
b; die Komponenten der volumenhaft verteilten Krifte bezogen auf die Masse. Damit
ergeben sich die Gleichungen der Theorie zu:

o Dehnungs - Verschiebungsbeziehung fiir kleine Dehnungen
1
E = 5 (ui_j + uj,i) (36)

o Gleichgewichtsbeziehung
04,5+ p(§o +€)bi =0 (3.7)
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e Materialgesetz als erweitertes Hookesches Gesetz
Oij = (60 + e)Cijkm(e)Ekm (38)

e Umbaurate der Volumenanteile als eine Funktion der Volumenanteile selbst und
der Dehnung. Ein positiver Wert fiir é bedeutet einen Anstieg der Volumenanteile
wihrend ein negativer Wert eine Abnahme der Volumenanteile kennzeichnet. Diese
Gleichung ist das Resultat der Massenbilanz eines komplexen Systems chemischer
Reaktionen, die Korperfliissigkeit in feste Knochenmatrix verwandeln und umge-
kehrt.

é=ua(e) + Agm(€)erm (3.9)

a(e), Aij(e) und Cirm(e) sind Materialkennwerte, die von der Anderung des Volumen-
anteils e zum Referenzwert & abhingen. Gleichung 3.8 beschreibt die Tatsache, dafl das
Hookesche Gesetz fiir Knochenmaterial abhidngig von dem Volumenanteil der Knochen-
matrix ist. Gleichung 3.9 stellt das Evolutionsgesetz fiir den Volumenanteil der Knochen-
matrix dar. Zusammen ergeben sie das Wolffsche Gesetz.

Da die Funktionen a(e), A;;(e) und Cj;xm(e) nicht bekannt sind, werden sie von HEGEDUS
und CowIN in [HC76] approximiert. Dabei werden A;;(e) und Cjjxm(e) linear und a(e)
quadratisch angesetzt. Die Autoren beschreiben diese Approximation selbst als Balanceakt
zwischen physikalischer Plausibilitit und mathematischer Anwendbarkeit. Demnach gilt:

01 = (6C%m + €Clim) Ekm (3.10)

é=co+ e+ e’ + AYey; + eALes;. (3.11)

Hierbei sind C?

ijkms

C 'ljkm) co, €1, C2, AY; und A}; Materialkonstanten.

1

Im Fall der reine Torsion um eine Materialhauptachse ist die Umbaurate é (Gleichung 3.9)
gleich Null. Dieses liegt an der Struktur des Tensors A;;(e), der keine Nebendiagonalele-
mente fiir orthotropes, transversal isotropes und isotropes Material aufweist, d. h. 4;; =0
wenn i # j, [HC76]. Das bedeutet, daf relativ zu den Achsen der Materialsymmetrie nur
Normaldehnungen und nicht Schubdehnungen die Umbaurate beeinflussen. Ein weiteres
durch Gleichung 3.9 herbeigefiihrtes, physikalisch nicht sinnvolles Ergebnis ist, dafi der
Umbau durch periodische Belastungen zum gleichen Resultat flihrt, wie eine statische
Belastung, deren Héhe gleich dem Mittel der periodischen Belastung ist [HC76]. Die Ur-
sache fiir dieses Verhalten liegt, in der Vernachlidssigung der Glieder héherer Ordnung in
Gleichung 3.9. Da dieses experimentellen Untersuchungen [Lan84|, [LR84] widerspricht,
die zeigen, daf§ periodische Belastungen einen héheren Reiz zu Umbaureaktionen liefern
als statische, fihren FIROOZBAKHSH und COwWIN [FC81] einen quadratischen Ausdruck
in Gleichung 3.9 ein. Diese weniger restriktive Annahme fiihrt zu der folgenden Gleichung:

é=co+cre+ e’ + A?jEij + eAl!jeij + Bijkm(€)€ij€rm. (3.12)




60 3. Modelle zur Beschreibung des mechanisch bedingten Knochenumbaus

Bi;jrm(e) beinhaltet Materialeigenschaften. Bei zyklischer und statischer Belastung wird
ein unterschiedliches Signal vorhergesagt. Desweiteren wird ein Signal fiir den Fall der
reinen Torsion um eine Hauptachse ermittelt. Zur Approximation dieser Gleichung wer-
den die die Materialeigenschaften charakterisierenden Funktionen a(e), A;;(e), Bijkm(€)
und Cjjxm(e) in Taylor - Reihen entwickelt. FIROOZBAKHSH und COWIN liefern folgende
A pproximationen:

05 = (fOC?jkm + eC}]—km + 62Ci2jkm) Ekm, (313)

é=co+ cre+ coe’ + e’ + (A?j +eAl + eQA?j) i+ (B?J-km + eB}jkm) EijErm. (3.14)

Die Anwendung dieser Gleichungen an Beispielen wurde nie gezeigt.

3.1.3 Trabekulirer Knochenumbau im Rahmen der adaptiven
Elastizitit

Die durch Gleichung 2.21 gegebene Beziehung fiir C (¢, H) spezifiziert die elastischen
Konstanten der Spongiosa. Durch Gleichung 2.13 stehen sie in direkter Beziehung zu den
Spannungen. Die das spongitse Knochengewebe charakterisierenden Groéflen sind damit
¢(,0,e, Hund C.

Das Umbaugleichgewicht bezeichnet eine Situation, in der keine Neuausrichtung der tra-
bekuldren Struktur und kein An- und Abbau von Knochengewebe erfolgt. Dieser Zustand
wird durch den hochgestellten Index 0 gekennzeichnet. Das Wolffsche Gesetz unterstellt
nun, dafl die Hauptspannungsrichtungen mit der Ausrichtung der Trabekelstruktur im
Umbaugleichgewicht tibereinstimmen. Dieses ist gegeben, wenn die Multiplikation des
Spannungstensors o° mit dem Gewebetensor H® kommutativ ist.

o®H° = H%"° (3.15)

Damit ist das Wolffsche Gesetz eindeutig beschrieben. Einer generellen Annahme folgend
lassen sich die Richtungen mit den héchsten (niedrigsten) Elastizitéitsmodulen in Uber-
einstimmung bringen mit der massivsten (geringsten) trabekuliren Ausrichtung. Wenn
die Elastizititsmodule entsprechend E; > FE, > Ej sortiert werden, dann ist die Annah-
me durch Hy, > Hy > Hj bzw. My > M, > M, erfiillt. CowIN zeigt in [Cow86], daf,
wenn die Hauptachsen von o® und H? iibereinstimmen, diese auch die Hauptachsen des
Dehnungstensors bilden. Somit gilt:

o%H°® = H%", 0%0 = %9, H%:® = «°HP. (3.16)

Damit kann Gleichung 2.13 wie folgt dargestellt werden:
021 = Cgm(fa Hz)Egl + Chiaa (€, HE)Ezgz + Cglaa(fa Hg)Eagaa
o= Chnl§, HO)EII + Chaa (&5 HO)E:z:z + Chss (&, HO)Eaa, (3.17)
083 = Chias(§, H')EY, + Cy3(§, HY) E, + C333(€, HY) ES;.
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Basierend auf dieser Formulierung wird in [CSL92] eine konstitutive Hypothese zur Be-
schreibung der Evolution der trabekuldren Architektur, basierend auf dem Wolffschen
Gesetz fiir den Gleichgewichtszustand, formuliert. Diese wird im folgenden kurz vorge-
stellt.

Der Gewebetensor H wird mit Hilfe von trH = 1 normalisiert. Der Deviator K des
normalisierten Gewebetensors ist gegeben durch:

1
K=H-.I, #K=0 & tH=1 (3.18)

I stellt den Einheitstensor dar und K ist ein Ma8 fiir den relativen Grad der Anisotropie
in den drei Eigenrichtungen von K. e reprisentiert die Anderung des Volumenanteils
des Festkorpers gegeniiber einem Referenzwert & (Gleichung 3.5). Das Hookesche Gesetz

stellt sich somit in der Form
oc=C(K,e)e (3.19)

dar. COwWIN et al. unterstellen nun, daf§ der Dehnungstensor € die treibende Kraft des
Knochenumbaus ist und der Umbaugleichgewichtszustand durch den Tensor €9 beschrie-
ben wird. Knochengewebe befindet sich im Umbaugleichgewicht, wenn die Eigenwerte des
Dehnungstensors ¢?, i = 1, 2,3 die Bedingung

gc—0. <e?<e.+6., wenn £)<0

3.20
€1 ~6,<e?<e;+6 wenn £ >0 ( )

erfiillen. Die Groflen 4, und 6; sind Konstanten und kennzeichen die Spanne um die Gleich-
gewichtsdehnungswerte e, bzw. &,. COWIN et al. unterscheiden also zwischen Zug und
Druck. Aus den von RUBIN und LANYON [RL84| durchgefiihrten Studien kann £, zu -
0,002 und 4, zu 0,001 bestimmt werden. Fiir ¢, und §; existieren keine Daten.

Die Variablen K und e variieren wihrend des Umbauprozesses. Im Gleichgewichtszustand
sind sie konstant. Es wird eine Abhéngigkeit der Umbauraten K und é von der Dehnung,
der Materialsymmetrie und dem Volumenanteil selbst angenommen.

K =K(K,e,e), é=¢e(K,e,e) (3.21)

Es findet kein Umbau der Struktur und keine Volumendnderung des Festkorpers statt,
wenn kein Knochenmaterial vorliegt (¢ = 0), wenn das gesamte Volumen durch Knochen-
material ausgefiillt ist (6 = 1) und wenn der Dehnungszustand dem des Gleichgewichtes
entspricht.

K=0 und é=0, wenn e=—§, e=1-§, oder e=¢° (3.22)

Die komplette Theorie besteht aus:
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e Spannungs - Dehnungsbeziehung (Gleichung 3.19)
e Dehnungs - Verschiebungsbeziehungen der klassischen Elastizitatstheorie
e konstitutiven Beziehungen (Gleichung 3.22)

o Kriftegleichgewichtsbedingung

Die konstitutiven Gleichungen werden als Polynomansitze allgemein angegeben. Unter
Vernachldssigung der nichtlinearen Ausdriicke des Dehnungstensors ergibt sich entspre-
chend Gleichung 2.16 fiir den Spannungstensor

o=p11+40H +BsH* + e+ Bs(He+e H)+ fs(H e + e H?) (3.23)

und fiir die Anderung der Ausrichtung der inneren Struktur und des Volumenanteils des
Knochens

K=o14+0H+owH+oe+as(He+eH) + og(H? e + € H?) (3.24)
é=¢é (trr—:, trK? tr K2 tre K, tre K2, e) (3.25)

mit )
K =0, und é=0 fir e=¢€" (3.26)

Die o; und §; sind Funktionen von e, trK? und #rK? und oy, s, a3 und £, hingen
zusitzlich von tre, tre K und tre K? ab. Sie miissen experimentell bestimmt werden.

3.2 Stanford Theorie des isotropen Knochenumbaus

Die Knochenumbautheorie von BEAUPRE et al. [BOC90a], [BOC90b], im weiteren Verlauf
als Stanford Theorie bezeichnet, beschriinkt sich auf die Beschreibung der internen Ande-
rung der Knochenstruktur. Die Anwendung erfolgte im wesentlichen auf den proximalen
Femur, ORR et al. [OBCS90] wendeten diese Theorie auch auf die Tibia an.

Die Beschreibung der Dichteinderung (internal remodeling) wird als ein Vorgang angese-
hen, bei dem sich die Knochengeometrie (external remodeling) nicht dndert. Spongi6ser
Knochen besteht aus einer mineralisierten festen Phase mit offener poroser Zellstruktur.
Die Poren sind mit Knochenmark gefiillt, welches viskose Eigenschaften hat und unter
Spannung fliefit. In einigen Knochen wurde nachgewiesen, dafl sich dieses unter dyna-
mischer Belastung in Form einer hydraulischen Versteifung auswirkt [Kaf93], CARTER
und HAYES fanden dies nur bei sehr hohen Dehnungsgeschwindigkeiten [CH77]. Dieser
Aspekt wird in der Stanford Theorie vernachlissigt. Es wird ausschlieBlich die feste Phase
betrachtet.
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Desweiteren wird angenommen, dafl die lokale Antwort des Knochens, die durch die Um-
bauaktivitdt an einer partiellen Stelle dargestellt wird, zu der gegenwértigen Belastung des
Knochens auBlerhalb der Homdostase in Relation gesetzt werden kann. Die Homoéostase,
verstanden als die Konstanz des sog. inneren Milieus des Korpers, wird hierbei durch eine
skalare Grofle beschrieben. Sie quantifiziert die lokale Intensitdt der mechanischen Um-
baustimulation zur Aufrechterhaltung des Knochengewebes. Diese skalare Grofle wird als
Referenzwert des téglichen Gewebespannungszustandes i} bezeichnet. Entsprechend den
Ausfiihrungen in Kapitel 2.2 wird davon ausgegangen, dafl das Knochengewebe regelmaBig
einer bestimmten mechanischen Belastung ausgesetzt sein mufl, damit es erhalten bleibt.
Das Materialverhalten wird dabei als isotrop angesehen.

Der Grad einer moglichen Gewebeverinderung e ist gegeben durch die Differenz des téglich
aktivierten Gewebespannungsstimulus, 1, zum Referenzwert, ;.

e=1p — ) (3.27)

Der Referenzwert kennzeichnet den mechanisch induzierten Stimulus, bei dem weder ein
Knochenauf- noch -abbau stattfindet bzw. den Stimulus, bei dem Knochenauf- und -abbau
in der Summe keine Veridnderung ergeben. Es wird angenommen, dafl sich der Wert des
taglichen Gewebespannungsstimulus aus verschiedenen Belastungsfillen, die die téglichen
Belastungen des Knochens beschreiben, berechnen l48t. Ein Anstieg des Gewebespan-
nungsstimulus wird eine Hypertrophie und ein Abfall eine Atrophie verursachen [Car82].
Er ist nach CARTER et al. [CFW87] und WHALEN et al. [WCS88] wie folgt definiert:

m

(T (é n; 6{?) : (3.28)

Demnach wird die tigliche Belastung durch die Anzahl der verschiedenen Belastungsfille
N und jede einzelne Last ¢ durch die durchschnittliche Anzahl der Zyklen des Belastungs-
falles pro Tag n; und die hieraus resultierende effektive Gewebespannung &; reprasentiert.
Die effektive Gewebespannung &, ist eine skalare Grofle, die ein Ma#8 fiir die lokale In-
tensitdt der Spannungen in der festen mineralisierten Phase des Knochengewebes ist.
Der Exponent m gibt, als Wichtungsfaktor, den Einflufl der Amplitude der Spannung im
Verhiltnis zu der Anzahl der Zyklen des Belastungsfalles an [CFW87].

Da der Knochen eine offene pordse Zellstruktur aufweist, kann man im mechanischen
Sinne nicht von einem Kontinuum sprechen. In der Kontinuumsebene definiert man den
taglichen Kontinuums-Level-Spannungsstimulus 1, Gleichung 3.28 lautet dann:

m

Y= (‘; n; ar) . (3.29)
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In Gleichung 3.29 wird & als effektive Kontinuums-Level-Spannung bezeichnet,

7 =V2EU , (3.30)

wobei F der aktuelle Elastizititsmodul, der iiber das Kontinuum gemittelt wird, und U
die Dehnungsenergiedichte sind. Im Fall der Berechnungen von BEAUPRE et al. kommen
nur isotrope Materialmodelle zur Anwendung, so dafl die Bedeutung von E eindeutig ist.

1 1
U:Ecn,-ei,-=§a~e (331)
Die effektive Kontinuums-Level-Spannung ist die Spannung, die im Knochen unter den
entsprechenden Lasten auftreten wiirde, wenn das Knochengewebe keine Poren und Hohl-
raume aufwiese (selbiges gilt fiir den Kontinuums-Level-Spannungsstimulus). Der Zusam-
menhang zwischen der Kontinuums- und der Gewebeebene ist durch folgende Beziehung
gegeben:

&, (o) = (9)2 5, (3.32)

wobei g die Dichte von Knochengewebe ohne Porositit und p die Dichte des Knochengewe-
bes sind. Dieser Zusammenhang ergibt sich aus der Beobachtung, dafl die Bruchfestigkeit
des trabekuldren Knochens von dem Quadrat der Dichte abhingt [CH77] und unter der
Annahme, daf bei konstanter Bruchfestigkeit des trabekuliren Knochengewebes @...,, die
Bruchfestigkeit auf Kontinuum - Level &, tiber die Dichte skaliert wird [Gib85]. Tabelle
3.1 gibt eine Ubersicht iiber Dichte und Porositit von Knochenstrukturen.

Material Porositdt [%] | Dichte [g/cm®]
Knochengewebe ohne Porositat 0 p =2,02
kortikales Knochengewebe 5 pe =1,92

Tabelle 3.1: Dichte und Porositit von Knochenstrukturen

Aus Gleichung 3.29 und 3.32 folgt fiir den téglichen Gewebespannungsstimulus 7; und
den téglichen Kontinuums-Level-Spannungsstimulus ¢ folgender Zusammenhang:

~

= (2)2 Y. (3.33)

Der néchste Schritt liegt in der Beschreibung der Relation zwischen dem Grad der Ge-
webeumbauverdnderung und der Anderung der Dichte des Knochengewebes. Der Kno-

chenumbau erfolgt grundsitzlich durch Resorption und/oder Ablagerungen an den Kno-
chenoberflichen. Im Falle des internen Knochenumbaus (iternal remodeling) kommt es in
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Bereichen mit kortikaler Knochenstruktur zu Aktivititen in den Haversschen Kanélen und
in Bereichen mit spongioser Knochenstruktur zu Aktivitdten in den von Knochenmark
gefiillten Poren. Das Potential fiir eine Dichteindung steht demnach in Relation zu der zur
Verfiigung stehenden Knochenoberfliche. Ist die Porositdt des Knochens sehr hoch oder
sehr niedrig, so werden Dichteinderungen selbst bei einer hohen Stimulation sehr langsam
ablaufen, da die fiir den Knochenumbau zur Verfiigung stehende Knochenoberfliche be-
grenzt ist. Der Einflufl der zur Verfligung stehenden Knochenumbaufliche ist der Grund
fiir die Annahme, da8 im Falle interner Dichteinderungen die Oberflichenumbaurate in
Relation gesetzt werden mufl zu der resultierenden Dichteidnderung. Dieses kann iiber die
Messung der zur Verfiigung stehenden spezifischen Oberfliche S, in Abhéngigkeit von
der Dichte vorgenommen werden. Wie in Kapitel 2.3 dargestellt, zeigte MARTIN [Mar84],
daB die Oberflichendichte S, zur Dichte in guter Approximation als ein Polynom fiinf-
ten Grades dargestellt werden kann, vgl. Abb. 3.2. Diese Beziehung gilt fiir verschiedene
Regionen des Koérpers, sowohl fiir jungen als auch reifen, fiir gesunden als auch kranken
Knochen.

Oberflaechendichte [1/mm]

2 L A " 2 " L
ud oy K4 18 1z 14 18 18 2.0

Dichte [g/cm3)

Abb. 3.2: Oberflichendichte S, in Abhingigkeit der Knochendichte p [Mar84).

S, = 0,03226 p — 0,09394 p* + 0, 13396 p* — 0, 10104 p* + 0, 02876 p° (3.34)
mit Porositit p =1 — p/p.

Mit der Umbaugeschwindigkeit der Oberflichen 7 und der Annahme, daf§ der resorbierte
und der neu angelagerte Knochen voll mineralisiert sind und damit eine Dichte von p
besitzt, ergibt sich fiir die Anderung der Dichte:

p=1Syp (3.35)

Die Umbaugeschwindigkeit der Oberflichen 7+ mufl im weiteren in Beziehung zum Grad der
auslésenden Gewebeverdnderung e gesetzt werden. Im Laufe der Entwicklungsgeschichte
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der Stanford Theorie wurden unterschiedliche Formen der Beziehung zwischen 7 und e
vorgestellt [BOC90a], [BOCI0b], [LBJC94]. Zum einen eine lineare und zum anderen eine
nicht lineare Beziehung. Der einfache lineare Zusammenhang, bei der die Umbaugeschwin-
digkeit der Oberflichen sich aus dem Produkt einer empirischen Konstanten ¢ und dem
Grad der Gewebeumbauverinderung e ergibt, ist der folgenden Gleichung zu entnehmen.

r=ce=c({:— Y;) (3.36)

Die zweite, nicht lineare Beziehung beinhaltet eine dead zone, wobei der Grad der Gewe-
beumbauveridnderung innerhalb dieser Zone, deren Mittelpunkt der Referenzstimulus ist,
gegeniiber anderen biologischen Einflulfaktoren des Knochenumbaus eine geringe Rolle
spielt. Liegt der Wert des Kontinuum-Level-Spannungsstimulus im Bereich der dead zone,
so wird die Umbaugeschwindigkeit der Oberflichen 7 zu Null gesetzt.

¢ ((r — ;) +w) , wenn (e —9) < —w
r =<0 ,wenn —w < (Yp—f) < w (3.37)
¢((r = 9}) —w) , wenn =) > w

Hierbei stellt w die halbe Breite der dead zone dar. Beide Beziehungen sind in Abbildung
3.3 dargestellt.

T —>1, dead zone" e
[um/Tag]

Gewebeaufbau

mneare
Beziehung

nicht lineare
Beziehung

Gewebeabbau

Abb. 3.3: Beziehung zwischen der Umbaugeschwindigkeit der Oberflichen 7 und dem
Kontinuum-Level-Spannungsstimulus ;.

Die Dichte des Knochens ist begrenzt auf einen Wert zwischen Null und der maximalen
Dichte p. des kortikalen Knochens,

0<p<pe. (3.38)
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Der Elastizitdtmodul F und die Querkontraktionszahl v bestimmen sich aus der folgenden
stiickweisen Potenzfunktion [BOC90b], [FJS95]. Fiir den Elastizititsmodul gilt

[ 20149 ,wenn p < 1,2(g/cm?)
E= { 176302 ,wenn p > 1,2(g/cm®) (3.39)
und fiir die Querkontraktionszahl gilt
0,2 ,wenn p < 1,2(g/em?) (3.40)
710,32 ,wenn p > 1,2(g/em3) ° '

Das vorgestellte Umbaumodell wird in erster Linie dazu genutzt, ausgehend von einer
homogenen Dichte- bzw. Elastizititsmodulverteilung, iterativ zur Dichteverteilung des
physilogisch belasteten Femurs zu gelangen. Die Diskussion des Modells ist in Kapitel 3.6
nachzulesen.

3.3 Isotrope Knochenumbautheorie nach der Gruppe
um Huiskes

Die hier vorgestellte Knochenumbautheorie wurde von der Gruppe um RIK HUISKES ent-
wickelt und basiert auf einer Fiille von Hypothesen, die von FROST [Fro64], COWIN und
HEGEDUS [CH76b] und HUISKES et al. [HWG*87], [HDV+87] vorgestellt wurden. Dabei
wird angenommen, daf} sowohl die Kortikalis als auch die Spongiosa gleichen strukturellen
Aufbau besitzen und sich lediglich in der Dichte und Steifigkeit unterscheiden. Die mo-
mentane Umbaurate, beschrieben als Massendnderung %‘-, wird dabei ortsabhingig for-
muliert. Sie ist eine Funktion der momentanen, lokalen Dichte p(z, ¥, z,t), des e(z, y, 2, t)
und des Spannungstensors o(z,¥, 2,t).

aM

Die Dichte variiert dabei zwischen ihren physiologisch moglichen Werten.

0 < p < Prortikaler Knochen (3.42)

Im Gegensatz zu COWIN [Cow81], der den Verzerrungstensor & als treibende Kraft des
Umbauprozesses benutzt, wurde von HUISKES et al. als Maf fiir das aktuelle lokale Um-
bausignal S = S(z,y, z,t) die Dehnungsenergie bezogen auf die Knochenmasse eingefiihrt.
In einem Kontinuummodell wird hierzu die Dehnungsenergiedichte U = U(@o, €) bezogen
auf die Dichte p = p(z,y, 2,t) herangezogen.
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1
s U _ 2% (3.43)
p p
Da die Dehnungsenergiedichte U die Einheit einer Spannung hat, ergibt sich fiir das
Umbausignal als MaBeinheit eine spezifische Energie <. Um unterschiedliche Lastfille i
beriicksichtigen zu kénnen, wurde der Durchschnitt der Dehnungsenergiedichte tiber die
Summe aller Lastfille N gebildet.

1
Us= 5 2 Ui (3.44)

i=1

Es wird nun angenommen, daf§ der aktuell vorliegende Knochen mit dem aktuellen Um-
bausignal S dem physiologischen Ausgangszustand S,.; zustrebt. Somit ist das Signal
zur Knochennekrose oder zur Ossifikation durch die Differenz S — S,.; gegeben. Diese
von FROST [Fro64] als minimum inhibitory signal eingefiihrte Grofle kennzeichnet einen
Schwellenwert, der erreicht werden muf, um ein Umbausignal auszulésen. Er wurde von
CARTER [Car84] in das Konzept der ,lazy zone“ bzw. ,dead zone“ iibernommen und auch
von HUISKES et al., COwWIN und BEAUPRE verwendet, s. a. Kapitel 3.2. Beschrieben wird
dies in [HDV*87|, [HWG*87], [WHVRI1], [Hui92], [WHGI2b], [WHG92a], [RHW*93],
[WHR*93], [WHG94] und [Hui95] durch folgenden Ausdruck:

(1—8)Sref S <(1+458)Ses, mits=konst (3.45)

vgl. auch Abbildung 3.5. Der Bereich zwischen (1 — s)S;.; und (1 + s)S;es reprisentiert
dabei die , dead -“ bzw. ,lazy - zone“. Es wird angenommen, dal zwischen diesen Grenzen
keine Umbauprozesse stattfinden. Zunichst wurde z. B. in [HDV*87] eine lineare Funktion
fiir den aktiven Bereich des Knochenumbaus angenommen, wobei sowohl fiir die Ossifika-
tion als auch fiir den nekrotischen Bereich die gleiche Steigung der Funktion S(z,y, z, 1)
festgelegt wurde. '

Desweiteren wird angenommen, da3 Knochenbildung bzw. -abbau nur an der freien Kno-
chenoberfliche stattfinden kann. Somit findet der externe Umbau an der periostalen Kno-
chenoberfliche und der interne Umbau an der Oberflache der Poren statt. Zur Bestimmung
der Porenoberfliche in Abhangigkeit von der Dichte wird die Theorie von MARTIN be-
nutzt, vgl. Kapitel 2.3. Dabei wird fiir die Knochenstruktur ein geometrisches Porenmodell
angenommen, in dem die interne Oberfliche als Funktion der Dichte A = A(p) bestimmt
wird. Schliellich nimmt MARTIN an, dafl die Rate der internen geometrischen Adaption
abhingig ist von der Menge der zur Verfiigung stehenden internen freien Oberfliche. Dies
wird von der Gruppe um HUISKES genutzt, um die Umbaurate und den Umbauprozef3
zueinander in Relation zu setzen. Desweiteren soll die Rate der Massendnderung an der
periostalen und internen Knochenporenoberfliche linear abhéngig von der Menge der frei-
en Oberfliche sein. Die interne freie Oberfliche pro Volumeneinheit des Knochens wurde
gemifl MARTIN zu a(p) = i‘(,ﬂl bestimmt, vgl. Abbildung 3.4. Fiir eine angenommene
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maximale Dichte des kortikalen Knochens p = pne = 1,735%; wird die interne freje
Oberfliche zu Null angenommen, a(p) = 0, somit findet fiir p = pma- kein Umbauprozel
statt.

Free surfoce deusity a(p) in mm¥mm?

0 [l 1 Il
0 0.5 1 16 1.73 2

Density p in gr/em’

Abb. 3.4: Beziehung zwischen der Dichte p und der freien Oberfliche pro Volumeneinheit
a(p) = A(p)/V, [Weid1]

Der adaptive Umbauproze8 148t sich in der Rate der Anderung der Knochenmasse aus-
driicken:

TA(P)(S — (1 — 8)Sres) , Wenn S < (1=38)Sef
dd—];l =<0 ,wenh (1 —=8)S,ef < S < (1+45)Sres (3.46)
TA(P)(S — (1 + 5)S;ef) , wenn S > (14 5)Sre

. . . . Masse . .
Der Parameter 7 ist ein Zeitparameter, gegeben in FTache Energicdichte Zeit’ A(p) ist die
freie Oberfliche des Periosts bzw. der internen Knochenstruktur und s représentiert die
,dead zone“.

Zur Beschreibung der Verinderung der Knochengeometrie wird die Rate der Knochen-
massendnderung durch die Anderung der externen (periostalen) Geometrie

dM dz

= — 3!47
a P (3.47)
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dargestellt. A ist die externe Oberfliche, auf der eine Anderung der Knochenmasse %
stattfindet, und z charakterisiert die Oberflichenkoordinate im rechten Winkel zur peri-
ostalen Fliache. Zur Beschreibung der Adaption der internen Knochenmasse als Maf§ fiir

die Porositdtsanderung bzw. Dichtednderung wird Gleichung 3.48 benutzt

aM dp

a = Var
Hierbei stellt V das Volumen dar, in dem die Massendnderung stattfindet. Die Gleichung
3.41 kann nun in Ausdriicken des Umbauprozesses % und %@ dargestellt werden. Mit Hilfe
der Euler Integration kénnen die Gleichungen iterativ zur Bestimmung der neuen Koor-
dinaten der Oberflichenknoten und der Dichte in den Integrationspunkten nach jedem
Integrationsschritt bestimmt werden.

(3.48)

Az = %(S — (1% 8)S,ef)At wenn S < (1 —8)S,ep oder S > (14 8)Syey  (3.49)

Ap=T1a(p)(S — (1 £5)Sres)At wenn S < (1 — 5)S,ef oder S > (14 5)S,es  (3.50)

In der Arbeit von WEINANS et al. [WHG92a] wurde erstmals die Beobachtung bertick-
sichtigt, dafl der Knochenabbau progressiver als der Knochenaufbau verlduft [Par84]. Der
urspriinglich lineare Zusammenhang zwischen Stimulus und Umbaurate bei gleicher Stei-
gung der Funktion innerhalb des Ossifikations- und des nekrotischen Bereichs wurde durch
eine unterschiedliche Potenzierung der Bereiche fiir die Dichtednderung ersetzt, vgl. Ab-
bildung 3.5.

TA(p)(S — (1 — 8)Sres)? , wenn S < (1—5)Ses
% =<0 ywenn (1 —38)S,ey < S < (14 9)S.es (3.51)
TA(p)(S — (14 8)Sres)? , wenn S > (14 5)Sres
dp
dr
1 dead zone :
| 25 f
"

| . \ : U,
k-s k k+s stimulus —p~

Abb. 3.5: Beziehung zwischen dem mechanischen Stimulus S = U,/p und der Anderung der
Dichte dp/dt [WHG92a]
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Zur Bestimmung des Elastizititsmoduls E wird der von CARTER und HAYES [CH77]
ermittelte Zusammenhang zwischen Elastizitdtsmodul und Dichte verwendet. Die Quer-
kontraktionszahl v wird als konstant angenommen.

E=37900, v=03 (3.52)

Mit Hilfe der vorgestellten Theorie wird in erster Linie das Verhalten des Knochens nach
Implantationen von nicht-zementierten Prothesen untersucht.

3.4 Transversal Isotropes Knochenumbaumodell nach
Rakotomanana et al.

Von RAKOTOMANANA et al. [RLC'92] wurde ein nicht-lineares Gesetz zur Beschreibung
des Knochens vorgeschlagen. Dabei wird angenommen, dafl der Knochen als inhomogen
und dessen Materialverhalten als transversal isotrop anzusehen sind. Die Porositit wird
charakterisiert durch die scheinbare Dichte p und einen Strukturtensor M. Dieser Struk-
turtensor wurde von BOEHLER [Boe87] eingefiihrt und korrespondiert zum Gewebetensor
H | der von COWIN et al. [CB86], [CM89], [Cow90], [CSLI1], [CSLI2] zur Beschreibung
von orthotropem Material genutzt wurde. Die Eigenwerte von H stellen die durchschnitt-
liche Distanz L entlang der drei Hauptrichtungen von H dar, vgl. Kapitel 2.3. Sind zwei
Eigenwerte von H gleich, so liegt transversal isotropes Material vor. Die dritte Richtung,
assozilert durch den dritten Eigenwert, der sich von den anderen beiden identischen un-
terscheidet, ist definiert durch die Hauptrichtung n. In diesem Fall 148t sich M durch die
dyadische Verkniipfung

M=n®n (3.53)

darstellen. Der Normalenvektor n reprisentiert die anisotrope Ausrichtung, die im Kno-
chen variiert.

Zur Beschreibung des elastischen Knochenverhaltens wird die Dehnungsenergiedichte
W (p, M, E) definiert. E = 1 (FTF -1 ) ist dabei der Green - Lagrangesche Dehnungs-
tensor und F' der Deformationsgradient [Cur93]. Diese skalarwertige Tensorfunktion 148t
sich nun nach BOEHLER [Boe87] durch die fiinf Invarianten trE, trE?, tr E3, tr M E und
tr M E? in der generellen Form

W(p,M,E) =W (p,trE,trE* trE*,tr M E, tr M E?) (3.54)

darstellen. Wie in Kapitel 2.3 dargestellt, liegt zumindest fiir trabekuldren Knochen kein
Unterschied zwischen Zug- und Druckfestigkeit vor [CSS*80]. Auch wenn dieses Verhalten
nach REILLY et al. [RB74], [RB75] nicht fiir kortikalen Knochen gewihrleistet zu sein
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scheint, reduzieren RAKOTOMANANA et al. die Entwicklung der Gleichung 3.54 auf die
quadratischen Ausdriicke. Demnach gilt:

1 1 1
W (p,M,E) = Eeltr2E + EegtrE2 + estrMEtrE + estrM E? + §e5tr2ME (3.55)

Die fiinf elastischen Konstanten e; sind Funktionen der Elastizititsmodule F; (longitudi-
nal) und E, (transversal), der Querkontraktionszahlen vy (longitudinal) und v; (transver-
sal), des Gleitmoduls G; und der Dichte p. E;, E; und G; werden zu der Dichte p iiber
quadratische Beziehungen verkniipft. Hierbei stellen die mit einem Index k versehenen
Konstanten Groflen des kortikalen Knochengewebes dar. Dies entspricht annahernd den
Ansétzen von CARTER und HAYES [CH77] und GIBSON [Gib85].

2 2 2
E, = (ﬁ) Ey Ey = (ﬁ) Ex G, = (ﬁ) G (3-56)

Pk Pk Pk

Da die Spannungen aus dem Funktional der Dehnungsenergiedichte abgeleitet werden,
liegt den weiteren Uberlegungen ein hyperelastisches Materialmodell zugrunde. Es gilt:
0

S(p,M,E) = 5E W (p, M, E) (3.57)

Die Komponenten des 2. Piola - Kirchhoffschen Spannungstensor S ergeben sich zu:

Sij = (e1Exx + es My Exi) 65 + (es Exx + €5 My Ery) M;;

3.58
+e3 Eij + es (Mix Ex; + Ey My;). ( )

Der Elastizitatstensor D ergibt sich durch partielle Differentation des 2. Piola - Kirch-
hoffschen Spannungstensors nach dem Green - Lagrangeschen Dehnungstensor

9 S(pM,E) (3.59)

mit den Komponenten

Cijm = €10 0u + 5 e (Gix 650 + 61 0) + e3 (65 My + M;; 0i1) (3.60)
+1eq (M8 + My bj + 6 My + 80 Mj,) + esMi; My '
Die Beziehung zwischen den die Morphologie beschreibenden Variablen p, M und dem
die Veranderung anregenden Stimulus ¢ wird durch ein Evolutionsgesetz beschrieben
[RTL95], [ITRRLY5]. Fiir die Dichteinderung gilt entsprechend Gleichung 3.37

17 0 ,wenn P*< ¢ < P . (3.61)

lb(P,MaS)"lb“ , wenn Q/J"< w

dp {w(P)MuS)‘W’ , Wenn lb < 10'
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Die Entwicklung des Strukturtensors M wird jedoch unterdriickt, indem die Moglichkeit
einer Anderung zu Null gesetzt wird.

dM
— =0 (3.62)

Entsprechend den anderen vorgestellten Knochenumbaumodellen wird auch in diesem Mo-
dell die Existenz einer homeostatischen Gleichgewichtszone, die durch zwei Stimuluswerte
* und ¥** begrenzt wird, unterstellt, vgl. Kapitel 3.2, 3.3, 3.5.

Um fiir den Stimulus eine allgemeine Formulierung angeben zu kénnen, die die klassischen
verwendeten Stimuli wie den hydrostatischen Druck, die Deviatorspannung und die Deh-
nungsenergiedichte [CFW87], [CSLI1], [HWG*87] enthilt, geben RAKOTOMANANA et al.
den Stimulus in den in [Boe87] dargestellten irreduziblen Invarianten und der Dichte an.

Y (p,M,8) = (p,trS,trS% tr5°, trMS, tr M S*) (3.63)

3.5 Additive Aufspaltung des Steifigkeitstensors nach
Jacobs et al.

Der hier verfolgte Ansatz ist ebenfalls der Standford Theorie zuzuordnen, stellt jedoch eine
Erweiterung in dem Sinne dar, dafl neben der Dichteentwicklung zuséitzlich eine Adaption
der inneren Struktur berficksichtigt wird. Dabei wird davon ausgegangen, daf zwischen
Dichte und Steifigkeit eine Kopplung besteht. Diese Kopplung findet {iber den Einflufl der
Dichte auf die Anderung der Steifigkeit statt und umgekehrt. Somit ist das Ziel der von
JAcoBs et al. [JSBC95b] vorgenommenen Entwicklung die Festlegung einer addquaten
Evolutionsgleichung fiir die anisotrope Steifigkeit.

Der Steifigkeitstensor C wird in einen isotropen und einen anisotropen Anteil aufgespalten
C = Cigo + Ciniso- (3.64)

Der isotrope Anteil ist symmetrisch

-

Ciso = M1 ® 1)+ 2ul, (3.65)

wobei 1 der Einheitstensor 2. Stufe und I der Einheitstensor 4. Stufe ist. Dieses stellt die
generelle Form eines isotropen, symmetrischen Tensors 4. Stufe dar, der die zwei zu spezifi-
zierenden Parameter A und g enthilt. Dieser isotrope Anteil wird so formuliert, daf} er das
Verhalten, basierend auf der isotropen Dehnungsenergiedichte-Formulierung im Falle eines
hydrostatischen Spannungszustandes, exakt wiedergibt. Zur isotropen Dehnungsenergie-
dichte-Formulierung vgl. die Ausfiihrungen in Kapitel 3.2.
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Der anisotrope Anteil der Steifigkeitsentwicklung représentiert die anisotrope Stérung
der isotropen Antwort. Er verschwindet im Falle eines hydrostatischen Spannungszustan-
des. Desweiteren wird er von JACOBS et al. so gew#hlt, dafl das uniaxiale Verhalten der
resultierenden Formulierung das isotrope Verhalten in Richtung eines uniaxialen Span-
nungszustandes dupliziert.

Unter Kombination der Gleichungen 3.33, 3.27, 3.35 und 3.36, der Annahme einer ver-
einfachten sequentiellen Belastungsaufteilung, wodurch sich Gleichung 3.29 vereinfacht
Zu

. = n'/"g, 3.66
P

ergibt, kann das Evolutionsgesetz der Dichte durch die aktuelle Dichte und die effektive
Spannung ausgedriickt werden

o _

Zur Berechnung des isotropen Anteils der effektiven Spannung @i, wird die Dehnungs-
energiedichte benutzt. Mit Hilfe der Beziehung

D:C=1, (3.68)

wobei D den Nachgiebigkeitstensor 4. Stufe darstellt, und der formalen Beschreibung der
Gleichung 3.39 E = bp® nach [CH77], ergibt sich fiir Tgy:

Tiso(P) = \/bpa(aiso Dt ogg)- (3.69)

Der isotrope Spannungstensor o, stellt eine spezielle Form des Kugeltensors des Span-
nungstensors o dar. Es wird der Betrag der jeweiligen Hauptspannungskomponenten
o;, i = 1,2,3 aufaddiert und gemittelt. Dieses wird begriindet mit der nicht notwen-
digen Differenzierung zwischen Zug- und Druckspannungen, was jedoch in dieser Form
nicht einzusehen ist.

D= |oa]+oa|+]os] 0 0
3
Tiso = 0 p = loltlealtlos] 0 (3.70)
0 0 p= o1 +]t72 +It73|
3

Somit gilt fiir den isotropen Teil des Steifigkeitstensors

Ciso = Ciso (p(ﬁiso(P)1 p)). (3-71)




3.5. Additive Aufspaltung des Steifigkeitstensors nach Jacobs et al. 75

Fiir den anisotropen Anteil C,pico, der zur isotropen Antwort addiert wird, schlagen
JACOBS et al. in [JSBC95a]

3
Caniso =7 2_sign(0:)(n; ® n; @ n; ® ny) (3.72)

=1

und in [JSBCI5b] den Ansatz

3
Chaniso = 7 2_sign(o; — p)(n; @ n; ® n; @ ny) (3.73)
i=1
vor. Ndhrere Ausfiihrungen zu diesem Ansatz sowie eine Modifikation werden in Kapitel
3.7 vorgenommen.

Die vorgestellte Formulierung soll die existierende isotrope Dehnungsenergiedichte - For-
mulierung fiir den hydrostatischen Spannungszustand p wiedergeben, wenn vy im Falle des
hydrostatischen Spannungszustandes Null ist. In diesem Fall gilt

Oigo = 0. (3.74)

Es konnen einige Formulierungen fiir y gefunden werden, die diese Anforderungen erfiillen.
Die Schwierigkeit liegt in der Berechnung und Verifizierung dieses Parameters. JACOBS
et al. schlagen eine Formulierung vor, in der y aus dem uniaxialen Belastungszustand
bestimmt wird. Die Vorgehensweise soll im folgenden kurz erldutert werden. Ohne Ein-
schrankung der Allgemeinheit kann im eindimensionalen Fall angenommen werden, daf
die uniaxiale Spannung in 1-Richtung erfolgt

] . (3.75)

In diesem speziellen 1-D Fall vereinfacht sich die effektive Energiespannung @ = /E(o : €)
zu der Hohe der uniaxialen Spannung

q
Il

o oaq

o OO

o OO

T=o0. (3.76)

Im Falle der Anwendung der isotropen Theorie folgt aus der Verallgemeinerung der Glei-
chung E(p) = bp?, daB die Anderung des Elastizititsmoduls als Funktion der Dichtesinde-
rung und somit als Funktion der effektiven Spannung und der Dichte dargestellt werden
kann zu

E= ﬁE@. (3.77)
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Die Steifigkeitsinderung im betrachteten Fall ist gegeben durch Cyyy;. Die Querkontrak-
tionszahl wird fiir die isotrope Formulierung als konstant angenommen, die anisotropen
Spannungskomponenten sind Null (Cypjgo,,,, = 0 fiir ¢ # j # 1) und der anisotrope Anteil
ist gegben durch

Cllll = CiSOuu + Ca-llisonn‘ (3'78)

In diesem Fall ergibt sich der hydrostatische Spannungszustand zu

== 3.79
P=3 (3.79)

und die korrespondierende isotrope Steifigkeitsinderung in Richtung der Belastung

= By, = ﬁE@%”)’ﬂ. (3.80)

CiSOnu

Damit ergibt die anisotrope Steifigkeitsanderung

1 0 0
: 0 -1 0|0
Caniso =7 0 0 -1 (3.81)

o]0

mit

Cani801111 = ’Y' (3-82)

v bestimmt sich somit aus Gleichung 3.78 zur Komplettierung der anisotropen Formulie-
rung zu

v = Bbo" ' (5T, p) — p(Tigo(P), )] - (3.83)

3.6 Analyse und Vergleich der vorgestellten Knochen-
umbaumodelle

Die in den Kapiteln 3.1, 3.2 und 3.3 vorgestellten Theorien stellen die drei populédrsten
Ansatze zur Beschreibung des Knochens und seines Umbauverhaltens dar. Sie unterschei-
den sich im wesentlichen im Grad der Verfeinerung der Abstraktion. Die von FROST in
[Fro94] zusammengefafiten Ansétze spielen bei den dargestellten Theorien eine grofie Rol-
le. Eine noch zu erwdhnende Erweiterung des Models von COWIN et al. ist die Einfiihrung
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eines Ausdrucks, der neben dem mechanischen auch einen biologischen Faktor des Kno-
chenumbauverhaltens beriicksichtigt. Unter konstanter Zellpopulation reduziert sich der
von HART und Davy [HD91] entwickelte Ansatz auf das Modell von CowIN [SR92]. Es
kann gezeigt werden, dafl deren Beziehung zur Beschreibung des inneren Umbaus (Dich-
teinderung) ahnlich der von FIROOZBAKHSH und COWIN ist [FC80]. Der Umbauprozef}
wird durch eine Kopplung zwischen mechanischem und biologischem Verhalten initiiert
und gesteuert. Daher stellt der Ansatz von HART und DAvVY den allgemeinsten seiner
Art dar. Leider liegen z. Z. nicht genug Informationen vor, die die Bestimmung all der im
Modell vorhandenen Parameter erméglicht. Die Beziehung zwischen Dehnung und Zell-
population und -aktivierung und die Spezifizierung der hormonellen, metabolischen und
genetischen Effekte ist nicht ausreichend bekannt [SR92].

Zunichst fallt bei einer ersten Analyse der vorgestellten Modelle auf, daBl unterschied-
liche Gréflen zur Definition des Stimulus, der den Knochenumbauproze aufgrund der
mechanischen Belastung auslést, benutzt wurden. COwWIN et al. verwenden vornehmlich
die Dehnung aber auch die Spannung als stimulierendes Ma8}, in der Stanford Theorie,
der Erweiterung von JACOBS und in den Ausfiihrungen der Gruppe um HUISKES wird
die Dehnungsenergiedichte verwendet. Weitere in der Literatur diskutierte Stimuli betref-
fen die Dehnungsrate [Lan84] und die Mikroschidigung [CH76a), [MB89]. Da bis heute
die einen Knochenumbauprozefl auslésende Gréfle nicht bekannt ist und daher eine Viel-
zahl von Groéflen diskutiert wird, geben RAKOTOMANANA et al. den Stimulus zunéichst in
Gleichung 3.63 in einer Form an, die es ermoglicht, den Stimulus in den o. g. Gréfien aus-
zudriicken. In allen Ansidtzen wurde dabei auler Acht gelassen, daf§ zur Knochenbildung
und -umbildung nicht ausschlieflich nur mechanische Gréfien den alleinigen Ausschlag ge-
ben. Es erfolgt eine Beschrinkung auf die Betrachtung des mechanischen Faktors. OTTER
et al. beschreiben, daf kein definiertes Experiment entwickelt werden konnte, welches in
der Lage war zu beweisen, dafl durch Dehnungen induzierte biochemische Potentiale den
Knochenumbau steuern, vgl. [OPC90]. Die Entdeckung des Transkriptionsfaktors CBFA1,
der die Entwicklung von Schidel und Skelett beeinflufit, bietet die Moglichkeit, gezielt in
den Knochenaufbau einzugreifen [Kau97). Dieser Faktor 148t aus den undifferenzierten
Vorlauferzellen knochenbildende Osteoblasten werden. Ob dieser Faktor in Zusammen-
hang mit mechanischen Reizen gebracht werden kann, ist unbekannt. Somit kann zur Zeit
nach wie vor nur iiber die treibende Kraft spekuliert werden.

Allen Theorien ist gleich, dafl sie von einem homeostatischen Gleichgewichtszustand aus-
gehen, der auch als Referenzzustand bezeichnet wird. Abweichend von diesem Zustand
kommt es zu einem Knochenauf- und -abbau. Dieser Zustand wird durch eine ortsab- oder
ortsunabhéngige, in Abhingigkeit vom gewihlten Stimulus gew&hlte Grofle beschrieben.
Desweiteren gehen alle Ansétze von einem konstanten Referenzwert aus, der sowohl fiir
die Spongiosa als auch fiir die Kompakta gilt. Hieran &duflert u. a. CURREY in seinen
Arbeiten mehrfach Kritik, vgl. [Cur95]. Da die experimentelle Moglichkeit der Bestim-
mung der Referenzgroflen in Abhéngigkeit ihrer anatomischen Lage problematisch ist, ist
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es nicht verwunderlich, dafl die beschriebenen Theorien auf einen fiktiven und konstanten
Referenzwert zuriickgreifen.

In der Stanford Theorie wird nur die Anderung der inneren Struktur in Form der Dich-
tednderung betrachtet. JACOBS erweitert diesen Ansatz durch eine Betrachtung der Ande-
rung der Ausrichtung der inneren Struktur. Ein Oberflichenumbau wird in diesen Arbei-
ten jedoch nicht beriicksichtigt. Da ein Zusammenhang zwischen ,internem® und ,ex-
ternem“ Umbau nicht bekannt ist und es nur einen qualitativ nachweisbaren externen
Umbau in pathologischen Fillen gibt, scheint die Beschrankung auf die Beschreibung des
internen Umbaus gerechtfertigt. Wie noch zu zeigen ist, lassen sich mit Hilfe der Glei-
chungen zur Beschreibung des interen Umbaus durch entsprechende Wahl eines Modells
auch Verinderungen der endostalen und perisotalen Oberfliche beschreiben.

Die ersten Anwendungen der Theorie von COWIN et al. bezogen sich auf stark idalisier-
te Modelle der Diaphyse, die als ein dickwandiger Zylinder betrachtet wurde. COWIN
und FIROOZBAKHSH analysierten in [CF81] analytisch die verdnderte Form des Zylinders
unter konstanter Drucklast. HART et al. [HDH84a|, [HDH84b| untersuchten den umge-
bauten Zylinder mit Hilfe der Finiten - Element Methode. Nach diesen Untersuchungen
baut sich sowohl die endostale als auch die périostale Oberfliche um (Abbildung 3.6, vgl.
auch [HDH84b]). CowIN et al. [CHBK85] wendeten die Oberflichenumbautheorie auf rea-
le Knochenquerschnittsgeometrien der Diaphyse an. Hierbei werden erstmals durch den
Vergleich der Umbautheorie mit von GOODSHIP et al. [GLM79] durchgefithrten Tierex-
perimenten die notwendigen Koeffizienten des externen Umbaus bestimmt.

Anfangszustand Aufbau Abbau

Abb. 3.6: Darstellung des externen Umbaus der endostalen als auch der periostalen Oberfliche
eines dickwandigen Zylinders, nach [HDH84a].

Das von COWIN et al. entwickelte System, welches durch die Gleichungen 3.7 und 3.8 bzw.
in der Erweiterung durch Gleichung 3.9 beschrieben wird, ist in seinem prinzipiellen Ablauf
in Abbildung 3.7 dargestellt. Es ist eine mathematische Beschreibung des Wolffschen
Gesetzes.
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Abb. 3.7: Darstellung der internen Umbaureaktion auf einen sprunghaften konstanten Anstieg
der Spannung, nach [Cow81).

Ausgehend von einem dickwandigen Zylinder unter axialer konstanter Belastung wird an-
genommen, daf} dieser fiir £ < 0 unter konstanter Spannung stand. Der Zylinder befinde
sich in diesem Zustand im Umbaugleichgewicht. Die Umbaurate der Volumenanteile é ist
Null und der Volumenanteil der Knochenmatrix konstant (e = konst.). Aus Gleichung
3.8 ergibt sich damit ein konstanter Dehnungszustand und somit aus Gleichung 3.9 eine
konstante Steifigkeit. Zum Zeitpunkt ¢ = 0 wird ein Spannungssprung auf einen neuen
Wert, der fiir £ > 0 konstant gehalten wird, angenommen. Aus Gleichung 3.8 folgt ein
Sprung der Dehnung auf einen gréfleren Wert und aus Gleichung 3.9 ein Sprung der Um-
baurate der Volumenanteile auf einen Wert ungleich Null. Solange é ungleich Null ist,
zeigt Gleichung 3.9 eine zeitliche Verdnderung des Volumenanteils und als Resultat des
Dehnungsanstiegs einen Anstieg des Volumenanteils e. Solange e ansteigt, werden auch
die elastischen Koeffizienten Cjjxm ansteigen. Somit folgt aus Gleichung 3.7 ein Abfall
der Dehnung im Verlauf der Zeit. Damit wird gleichzeitig die Umbaurate abfallen und e
wird sich weiter dndern, jedoch zunehmend langsamer als zuvor. Nach einiger Zeit wird
die Umbaurate ¢ Null und der Korper wird einen neuen Wert fiir den Volumenanteil e
angenommen haben. Dieser und der neue Dehungszustand sind kompatibel zum Span-
nungsanstieg im Zeitpunkt ¢ = 0. Damit ist der Umbau des Zylinders beendet. In der
Abbildung 3.7 ist zusatzlich.der Prozefl des Spannungsabfalls dargestellt.
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Eine Anwendung der Theorie von COWIN et al. auf klinische Fragestellungen ist bis heu-
te nicht erfolgt und auch duBerst schwierig durchzufiihren. Da es zur Anwendung dieser
Theorie notwendig ist, eine grole Anzahl von Materialparametern zu bestimmen, fiir die
keine definierten Experimente vorliegen, ist es nur moglich die Plausibilitit der Theorie
im Rahmen von theoretischen Untersuchungen zu iiberpriifen.

Die Schwierigkeit bei der Anwendung der Theorie von COWIN et al. resultiert u. a. aus
der Wahl der Dehnung als Stimulus. Dadurch miissen erheblich mehr Materialkonstanten
bestimmt werden als bei der Wahl einer skalaren Gréfle. U. a. aus diesem Grund wird in
der Stanford Theorie und der Gruppe um HUISKES die skalare Gréfie der Dehnungsener-
giedichte als Stimulus des Knochenumbaus gewéhlt. Bevor eine Diskussion dieser Ansétze
erfolgt, sollen diese beiden Theorien einem Vergleich unterzogen werden.

Die Gleichung 3.28 der Stanford Theorie 14t sich unter der Annahme, dafi die Anzahl
der auf den Knochen wirkenden Belastungen pro Tag n; fiir alle Belastungsfille ¢ gleich
np ist und m gleich 2 gesetzt wird, wie folgt angeben:

b= \/QnoE Y U (3.84)

Wird desweiteren angenommen, daf} sich E(p) in der Form E(p) = b p® darstellen lifit, so
erhilt man fiir den Grad der Gewebeumbauveranderung e

A\ 2
e = \/2 no b p® le U; (g) -7, (3.85)

oder vereinfacht

N ; 5
e=8B __E,-=p1 Y], (3.86)

wobei B und k Zusammenfassungen von Variablen sind.

Vergleicht man Gleichung 3.86 mit der Definition der Dichtednderung der Theorie der
Gruppe um HUISKES

dp L EA_,. U,' *

FopNe==l 87

i ( : , (387)
so stellt man fest, dafl die Formulierungen, je nach Wahl des Parameters «, nahezu iden-

tisch sind.

Beide Umbautheorien sind zeitabhingig und beschreiben einen kontinuierlichen Umbau-
prozefl. Ausgegangen wird von einem isotropen, nichtlinear elastischen Material.
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Die wesentlichen Unterschiede der beiden Theorien sind:

— Bei der Stanford Theorie wird sowohl die Amplitude, als auch die Anzahl der Be-
lastungen jedes einzelnen Lastfalles berticksichtigt. Bei der Theorie von HUISKES
et al. geht die Anzahl der Belastungen nicht mit in die Berechnung ein, hier spielt
allein die Grofle der Belastung eine Rolle, nicht die Haufigkeit, mit der sie auftritt.

— Die Theorie von HUISKES et al. bietet die Moglichkeit, den Referenzstimulus & lokal
zu variieren (site-specific), in der Literatur werden aber in der Regel nur Unter-
suchungen mit konstantem k-Wert vorgestellt. Bei der Stanford Theorie wird der
Referenzwert fiir den Gewebespannungsstimulus konstant gehalten.

— Die Abhiéngigkeit des Elastizitatsmoduls von der Dichte wird in den beiden Umbau-
modellen durch verschiedene Funktionen definiert.

- Die Beziehung zwischen der Umbaugeschwindigkeit der Oberflichen 7 und dem
Kontinuum-Level-Spannungsstimulus ), ist bei der Stanford Theorie stiickweise li-
near definiert, bei der Theorie von HUISKES et al. bestehen exponentielle Zusam-

menhinge zwischen dem mechanischen Stimulus 4, und der Anderung der Dichte
dp/dt.

Das prinzipielle Vorgehen ist bei beiden Umbautheorien sehr dhnlich, die Unterschiede
liegen im Detail.

In der Stanford Theorie spielt der Exponent m in Gleichung 3.28 eine grofie Rolle. Er
gibt als Wichtungsfaktor den Einflul der Amplitude der Spannung im Verhiltnis zu der
Anzahl der Zyklen des Belastungsfalles an [CFW87]. Setzt man fiir m einen groen Wert
an, so ist in erster Linie der Wert der Spannung ausschlaggebend fiir die Stimulierung
des Knochengewebes und nicht die Anzahl der Belastungen [Car87|. Umgekehrt gewinnt
die Anzahl der Belastungszyklen an Bedeutung, wenn man fiir m kleine Werte wihlt.
Da, wie bereits erwihnt, bis heute nicht endgiiltig geklart ist, welche Belastungen aus-
schlaggebend fiir Umbauvorginge im Knochengewebe sind, ergeben sich Schwierigkeiten
bei der Wahl dieses Parameters. Nach CARTER mufl m gréfler als 1 sein und aufgrund
der durchgefiihrten Experimente bei ungefihr 4 liegen [Car87]. Wihrend CARTER et al.
[COF89] keinen groffen Unterschied in der Dichteverteilung bei gleicher Belastung, aber
unterschiedlichem Wichtungsfaktor m feststellen konnten, konnte dieses durch in Kapitel
4.2 dargestellte Berechnungen nicht bestitigt werden. WHALEN et al. [WCS88| beschrei-
ben das sensitive Verhalten des Stimulus auf die Wahl des Wichtungsfaktors und beziffern
den Wert zwischen 3 und 8 liegend.

Fiir die Beziehung zwischen dem Umbausignal e und der Umbaurate # gibt es in bezug
auf die Eindeutigkeit als auch in bezug auf die Existenz einer solchen Beziehung keinerlei
Beweis. Desweiteren ist fraglich, ob sie, falls sie existiert, fiir das gesamte Skelett gilt. So
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scheint z.B. der Knochen periostal eine viel langsamere Resorptionsneigung zu besitzen
als endostal [MBC93]. Eine wichtige Rolle spielen desweiteren der Calziumgehalt und me-
tabolische Zustinde [MBC93]. Da nur mechanische Einfliisse betrachtet werden, wird in
der Stanford Theorie die Existenz einer solchen Beziehung unterstellt. Fiir die Theorie
von HUISKES et al. gilt entsprechendes.

Das vorgestellte Umbaumodell wird in erster Linie dazu genutzt, ausgehend von einer
homogenen Dichte- bzw. Elastizititsmodulverteilung, iterativ zur Dichteverteilung des-
physilogisch belasteten Femurs zu gelangen. Die unterschiedlichen Strukturen von Spon-
giosa (trabekuldre Struktur) und Kortikalis werden hierbei von ein und demselben Modell
beschrieben, was eine implizite Hypothese der Stanford Theorie ist.

In beiden Theorien ist die Wahl der Dehnungsenergiedichte als die den Umbauprozefl kon-
trollierende Variable willkiirlich. Der Vorteil liegt darin, da8 sie eine physikalische Deutung
des Stimulus zul4ft, fiir die es mdglich ist, sich den Mechanismus des Stimulus vorzustel-
len, vgl. CARTER et al. [CFW87|. Ein weiterer Vorteil liegt in der Verkniipfung sowohl
der Spannungen als auch der Verzerrungen in einer skalaren Gréfle, die eine Invariante des
Verzerrungstensors ist. Hierdurch mufl nur eine Integrationskonstante eingefiihrt werden,
ganz im Gegensatz zur Originaltheorie der adaptiven Elastizitit von COWIN, HEGEDUS
und NACHLINGER [CH76b], [HC76], [CN78].
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Abb. 3.8: Berechnete Dichteverteilung mit Hilfe der Stanford Theorie nach 1, 15 und 30 Itera-
tionen mit einer ,dead zone“, nach [BOC90b].

In beiden Modellen wurde die Dichte als zu berechnende Gréfie gewihlt. Dieses erweist
sich als giinstig, da die Ergebnisse mit Rontgenbildern verglichen werden kénnen. Die
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im Knochen auftretenden Dichteverteilungen werden im Vergleich zum Réntgenbild, vgl.
Abbildung 3.10, qualitativ gut wiedergegeben. Beim Vergleich ist zu beachten, da8 in
den Abbildungen 3.9 und 3.8 Gebiete hoher Dichte dunkler dargestellt sind als Gebiete
niedriger Dichte. Im Réntgenbild 3.10 stellt sich dieses entgegengesetzt dar.

pin grjem®

Abb. 3.9: Berechnete Dichteverteilung mit Hilfe der Theorie nach HUISKES et al., nach
(WHG92b] und [WHGY4].
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Abb. 3.10: Rontgenbild des proximalen Femurs.

Die wichtigsten Aspekte der Morphologie des proximalen Femurs sind bei den Ergebnis-
darstellungen, Abbildung 3.9 und 3.8, abgebildet: mediale und laterale Kortikalis, intra-
medulldrer Kanal, Wardsche Dreieck, metaphyséire kortikale Schale und die charakteristi-
schen Dichteverteilungen in der Epiphyse. Unterschiede liegen im Detail und lassen sich
teilweise durch das verwendete Finite Element Modell erkliren. Dieses wird im Rahmen
der Einbindung der Theorien in Finite Element Programme im nichsten Kapitel vorge-
nommen.

Die Studien von COWIN et al. [CALS93], HARRIGAN und HaMmIirToN [HH92| und WEIN-
ANS et al. [WHG92b)| zeigen, dafl durch eine Knochenumbautheorie der beschriebenen
Art Diskontinuitdten der Dichteverteilung an Stellen existieren, an denen kontinuierliche
Verteilungen klinisch beobachtet werden. In CARTER et al. [COF89] kann beobachtet
werden, wie die dort eingefithrte Methode zu einer Situation fiihrt, in der viele Elemente
komplett resorbiert oder gesattigt sind. Alle Untersuchungen fiithrten zu einer dhnlichen
diskontinuierlichen Dichteverteilung. In den sogenannten far-field Regionen, welche den
Bereich der Diaphyse charakterisieren, stimmten die beobachteten Diskontinuitdten mit
der tats#ichlich vorhandenen Morphologie iiberein. In den Untersuchungen von BEAUPRE
et al. und WEINANS et al. werden in der Nihe der angreifenden Belastungen, near-field
Regionen, alternierende Muster von hoher und niedriger Dichte beobachtet. Vornehm-
lich sind allerdings Regionen mit mittleren Dichten. JACOBS et al. [JLB*95] stellen eine




3.6. Analyse und Vergleich der vorgestellten Knochenumbaumodelle 85

einfache Modifikation der Implementierung der Knochenumbautheorie in ein Finite - Ele-
ment Programm vor, die die near-field Diskontinuitdten eleminiert und gleichzeitig die
far-field Diskontinuititen wiedergibt. Erreicht wird dieses, indem die Knotendichtewerte
liber das Elementinnere mit Hilfe der Formfunktionen interpoliert werden. Die Konti-
nuitdt des Dichteverlaufs iiber Elementgrenzen ist auf dem gleichen Weg, wie dieses fiir
die Verschiebungen erreicht wird, sichergestellt.

Die von WEINANS et al. ermittelten Diskontinuitidten sind in Abbildung 3.11 exempla-
risch dargestellt. Der Ausschnitt stellt ein ,,Schachbrettmuster” dar. Bedingt durch den
Postprozessor stellen sich die Dichteverteilungen als kontinuierliche Verldufe dar. Werden
jedoch die Werte der Integrationspunkte ausgegeben, so werden die in Abbildung 3.11
dargestellten Diskontinuititen sichtbar. Es stellt sich nun die Frage, ob dieses Problem
aus der Finiten Element Formulierung des Modells oder aus dem Model selbst resultiert.
Unter Verwendung von Elementen héherer Ordnung mit mehreren Knoten fiir das glei-
che Modell und anderer Variationen konnte kein befriedigendes Ergebnis erzielt werden
[WHGI2b]. Die Beziehung E = cp” zwischen dem Elastizititsmodul und der Dichte iibt
einen erheblichen Einflufl auf die Stabilitit aus. Die Wahl des Exponenten -y ist hierbei
ausschlaggebend. WEINANS et al. ermittelten, dafi fiir v < 1 stabile und fiir y > 1 instabile
Ergebnisse erzielt werden [WHG92b)]. Verinderungen wurden aufgrund dieser Erkenntnis
am Modell nicht vorgenommen.

p In grjem®

Abb. 3.11: Berechnete Dichteverteilung mit Hilfe der Theorie nach HUISKES et al. und Dar-
stellung der Diskontinuititen, nach [WHG92b).
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Es stellt sich bei dieser Art der Modellierung die Frage, ob es bei der Porositéit z. B. des
trabekuldren Knochens iiberhaupt zuléssig ist den Knochen in einer solchen Form zu mo-
dellieren. Zwei Gruppen, VAN RIETBERGEN et al. [RWHO95], [RHW*95] und MULLER
et al. [MR95], [MR96] haben die Kombination der dreidimensionalen Bildtechniken mit
den Modellierungswerkzeugen genutzt, um Knochenstiicke von 30.179 Thetraederelemen-
ten mit 7802 Knoten der GroBe 3.6 * 3.4 * 3.4 mm? bis zu 540.217 Quaderelementen mit
956.686 Knotenpunkten fiir ein Trabekelstiick der Gréfle 5 * 5 * 5 mm3, vgl. Abbildung
3.12, darzustellen.

Abb. 3.12: FE - Modell eines trabekulidren Knochenstiicks, nach [RHW*95).

Die entsprechenden Gréfienordnungen der fiir dieses kleine Knochenstiick bendtigten Ele-
mente und Knoten machen deutlich, daf bei gegebenen Computerressourcen ganze Kno-
chen nur auf der Ebene eines verschmierten Kontinuums betrachtet werden kénnen. Die
mechanischen Variablen als auch die biologische Antwort miissen {iber den Raum gemit-
telt werden. Trotz der vorliegenden Schwierigkeiten liefern letztlich die befriedigenden
Ergebnisse der Gruppe um HUISKES und der Stanford Gruppe die Rechtfertigung fiir die
Anwendbarkeit der Modellierungsart.

RAKOTOMANANA et al. schlagen ein nicht-lineares Gesetz zur Bescheibung des Knochens
vor, welches den Knochen in seiner Struktur als inhomogen und dessen Materialverhalten
als transversal isotrop ansieht. Da ASHMAN et al. schon 1984 [ACVR84] zeigten, daf fiir
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Knochen orthotrope Materialsymmetrie eine genauere Annahme als transversale Isotro-
pie ist, ist lediglich gegen diese einschrinkende Annahme Kritik vorzubringen. Wie im
Kapitel ,Biomechanische Betrachtung des physiologischen und pathologischen Femurs“
ausgefiihrt wurde, gilt die Annahme einer transversalen Isotropie mit guter Genauigkeit
fiir kortikales Knochenmaterial der Diaphyse, nicht jedoch fiir die Spongiosa in den Berei-
chen der Meta- und Epiphyse. Der eingefiihrte Strukturtensor M korrespondiert mit dem
Cowinschen Gewebetensor H, das bedeutet, dafl er auf gleiche Art bestimmt werden muSf.
Somit wird die Beschrankung auf die Betrachtung der transversalen Isotropie letztlich
verstindlich. Sie stellt eine Reduktion der zu bestimmenden Gréflen dar. Die Entwick-
lung der Beziehungen fiir die Dehnungsenergiedichte W (p, M, E), den Spannungstensor
S (p, M, E) und den Steifigkeitstensor C (p, M) sind in [Boe87] auch fiir den orthotro-
pen Fall nachzulesen. Den Zusammenhang zur Dichteinderung stellen RAKOTOMANANA
et al. iber den gleichen Zusammenhang her wie HUISKES et al. mit Gleichung 3.51 und
die Stanford Gruppe mit Gleichung 3.37. Der eigens eingefiihrte Strukturtensor M wird
jedoch keiner Anderung unterzogen. Die Moglichkeit neben der Dichteentwicklung auch
eine strukturelle, wenn auch nur eine transversal isotrope, Anderung der Materialsymme-
trie vorzunehmen, wird in dieser Arbeit somit leider nicht genutzt. Eine Festlegung auf
einen konkreten Stimulus erfolgt nicht. In Abbildung 3.13 ist ein Vergleich der Dichte-
verteilungen bei verschieden verwendeten Stimuli dargestellt. Angewendet wurde deren
Modell auf ein Knochen - Implantat - System.

gr/cm®
<175

> 0.0]

a) o) d) | e)

Abb. 3.13: Berechnete Dichteverteilung des Knochen - Implantat - Systems unter Verwendung
verschiedener Stimuli und unterschiedlicher Koeffizienten, nach [TRRL95].

Entsprechend den Untersuchungen von FYHRIE und CARTER [FC90] konnten auch Ra-
KOTOMANANA et al. keinen signifikanten Unterschied in der aus der Verwendung von un-
terschiedlichen Stimuli resultierenden Dichteverteilung feststellen. Die in Abbildung 3.13a,
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b und ¢ verwendeten Stimuli sind: Flielspannung, Dehnungsenergiedichte und Schubspan-
nung. Gegeniiber Abbildung 3.13a ist in d die Prothese steifer, in e im proximalen Teil
ein hoherer Reibungskoeffizient gewéhlt worden und in { ist der in a dargestellte Fall un-
ter dem Einflu} von Muskelkriften dargestellt. Wihrend die Abbildung a bis e sich sehr
ahneln, liegt in Abbildung f eine deutlich andere Dichteverteilung vor. Dieses deutet auf
die Wichtigkeit der Kenntnis der tatséchlich vorliegenden Belastungen hin.

In der urspriinglichen Stanford Theorie wird keine Evolutionsgleichung angegeben, son-
dern ein Evolutionsgesetz, welches die Dichte in Beziehung zur Steifigkeit setzt. Die Arbeit
von JACOBS et al. stellt eine Erweiterung der in der Stanford Gruppe von BEAUPRE et
al. eingefiihrten zeitabhingigen Knochenumbautheorie dar. Neben der fiir den isotropen
Fall verwendeten Beziehungen 3.35 und 3.37 geben JACOBS et al. eine anisotrope Evoluti-
onsgleichung fiir den Steifigkeitstensor C an. Der Steifigkeitstensor wird additiv in einen
isotropen Anteil zur Beschreibung der Dichteinderung und in einen anisotropen Anteil
zur Beschreibung der Entwicklung der Ausrichtung des Materials aufgespalten. Diese Auf-
spaltung verursacht jedoch erhebliche Probleme.

Es besteht z.B. keine Garantie, daf§ das Material fiir alle Spannungszustdnde wihrend der
Simulation zufilliger Dauer positiv definit sein wird. Da alle physikalisch sinnvollen Ma-
terialformulierungen positiv definit sein miissen [Fun77], muB die Formulierung 3.64 dem
gerecht werden. Ist z. B. die Belastung in eine Richtung relativ zu den anderen geringer, so
daBl der Abbau von Steifigkeit in diese Richtung die isotrope Komponente iiberschreitet,
so verhindert die Formulierung nicht eine negative Steifigkeit, was energetisch unmdoglich
ist.

Wie in Kapitel 3.5 beschrieben, wird im Falle des hydrostatischen Spannungszustands
die anisotrope durch die isotrope Formulierung dargestellt. Die theoretische Formulierung
ist dergestalt, daf} die anisotrope Komponente des Evolutionsgesetzes verschwinden wird
(Caniso = 0). Theoretisch soll die isotrope Komponente der Steifigkeitsentwicklung dqui-
valent zur isotropen Formulierung sein. In der urspriinglichen Stanford Theorie ist jedoch
keine Evolutionsgleichung gegeben, sondern es wurde ein Evolutionsgesetz fiir die Dichte
vorgeschlagen und {iber den Zuammenhang E = cp” in Beziehung zur Steifigkeit gesetzt.
Um jedoch die Struktur der Evolutionsgleichung zu erhalten, miissen die Ausdriicke im
Materialmodell in bezug auf die Dichte differenziert werden. Die stiickweise stetigen Funk-
tionen 3.39 und 3.40 machen die Berechnung dieser Ableitungen unmoglich.

In der praktischen Anwendung wird dieses keine Bedeutung haben, da eine kleine An-
zahl von Diskontinuititen in der Evolutionsgleichung bedeutet, daff keine genaue Auswer-
tung der Evolutionsgleichung an einer Diskontinuitat erfolgt. Werden die Diskontinuitdten
ignoriert, so gibt es ohne Riicksicht auf die Genauigkeit der numerischen Integration keine
Moglichkeit der numerischen Integration der Evolutionsgleichung, um die Stanford For-
mulierung zu erhalten.
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Eine Moéglichkeit zur eingeschrinkten Einfiihrung dieser Formulierung kann iiber die Ak-
tualisierung der Nachgiebigkeit anstelle der Steifigkeit vorgenommen werden. Jedoch nur
fiir den Fall, daf§ sich die Steifigkeit tiberall reduziert. Positive Definitheit wird dann in
der gleichen Weise wie in der isotropen Stanford Theorie sichergestellt. Ist jedoch die Be-
lastung in eine Richtung relativ zu den anderen geringer, so dafl der Abbau von Steifigkeit
in diese Richtung die isotrope Komponente iiberschreitet, so verhindert die Formulierung
nicht eine negative Steifigkeit.

Die von JACOBS et al. verdffentlichten Ergebnisse [JSBC95b] und [JSBC95a] zeigen keinen
qualitativen Unterschied, unabhingig, ob zur Beschreibung der anisotropen Steifigkeits-
entwicklung Gleichung 3.72 oder Gleichung 3.73 verwendet wird. Die Dichteverteilung
entspricht qualitativ der Verteilung, die mit Hilfe der isotropen Knochenumbautheorie
der Stanford Gruppe ermittelt wurde, vgl. Abbildung 3.8 mit [JSBC95b] und [JSBC95a].
Vorteilhaft an der Formulierung ist, da§ zur Beschreibung des anisotropen Materialver-
haltens kein weiterer Parameter benotigt wird.

Abschlieffend sei angemerkt, dafl aufgrund der zahlreichen Parameter der vorgestellten
Modelle letztlich die geschickte Wahl dieser iiber den Erfolg der Simulation entscheidet.
Die Moglichkeit dieser Knochenumbautheorien, die beobachtbare Morphologie zu rekon-
struieren, beweist nicht, da diese Formulierung auch die zellulare Ebene beschreiben
kann. Sie scheint aber einige Aspekte der Mechanismen aufzuzeigen, die aktiv sind.

3.7 Modellentwicklung der anisotropen Evolution des
Steifigkeitstensors zur Beschreibung des adapti-
ven Knochenumbaus

i

Die Beschreibung des Materialverhaltens der am Femur beteiligten Strukturen ist aufer-
ordentlich kompliziert, so sind fiir den Fall des Knochengewebes biologische Materialien
in der Regel mikrostrukturiert und elastisch anisotrop. Voraussetzung zur Beschreibung
des Materialverhaltens mikrostrukturierter Materialien in einem FE - Modell ist die Er-
mittlung von Zusammenhingen, mit denen Inhomogenititen homogenisiert werden und
ein homogenes Ersatzmaterial definiert wird. Diese Kennwerte wie Dichte, Elastizitatsmo-
dul oder Querkontraktionszahl entsprechen den scheinbaren (apparenten) Kennwerten des
inhomogenen Materials. Dabei wird, obwohl der mikrostrukturelle Aufbau des betrach-
teten Materials sehr komplex ist, ein Volumenelement im Sinne einer kontinuumsmecha-
nischen Modellbildung betrachtet. Dieses Volumenelement mufl grof genug sein, um die
mikrostrukturellen Unterschiede zu verschmieren, aber auch klein genug sein, um es als
Punkt im Sinne der Kontinuumsmechanik ansehen zu kénnen.

Die Umbauprozesse im kompakten Knochen der Kortikalis der langen Réhrenknochen ha-
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ben eine wachstumsbedingte Ausrichtung der Struktur zur Folge. Grundlage ist der Fein-
bau der Kompakta aus Haversschen Systemen, die parallel zur Knochenachse ausgerichtet
sind. In Richtung eben dieser Achse zeigt die Kompakta orthotropes Materialverhalten.

In der Spongiosa tritt der Einflufl des Strukturverhaltens der Knochengrundsubstanz auf
das Materialverhalten zuriick. Die Spongiosa kann als dreidimensionales Balken - Trag-
werk gekennzeichent werden. Eigenmasse und Steifigkeit dieses Tragwerkes sind hinsicht-
lich des physiologischen Belastungsbereiches strukturoptimiert. Die Trabekelstruktur ori-
entiert sich an den Hauptspannungstrajektorien [RR96].

Das Materialverhalten der Spongiosa in einem Punkt ist charakterisiert durch

e die Ausrichtung der Struktur
e die absolute GréBe der Steifigkeit in einer Hauptrichtung sowie

e die Relation der Steifigkeiten in den anderen Hauptrichtungen zu dieser [RR96].

Dementsprechend ergeben sich bei der Formulierung des Elastizitidtstensors Varianten der
Darstellung des Materialverhaltens der Spongiosa im Modell, die den Grad der Idealisie-
rung kennzeichnen.

e Esist zu unterscheiden, ob das Materialverhalten als isotrop oder anisotrop beschrie-
ben wird. Die Annahme orthotropen Materialverhaltens setzt als Grundproblem die
Definition der Hauptrichtungen voraus.

e Es ist zu unterscheiden, ob bei festen Relationen der Elemente im Elastizititstensor
zueinander die absolute Grofle eines seiner Elemente korrelierend mit einem Struk-
turkennwert (z. B. der Dichte) variiert oder als fest angenommen wird.

e Esist zu unterscheiden, ob bei Annahme orthotropen Materialverhaltens die Verhilt-
nisse der Elemente im Elastizitatstensor korrelierend zu den Relationen der Haupt-
spannungen variiert werden.

Aus der Beschreibung der Einzelphdnomene von Spongiosa und Kortikalis lassen sich
die Ziele flir die Entwicklung eines kombinierten Knochenmodells ableiten [Wen97a],
[Wen97b]. Dieses Modell soll in der Lage sein:

e einen Flichenumbau zu beschreiben, der die Verdnderung der Knochengeometrie
aufgrund der Osteoblasten- & Osteoklastenaktivititen darstellt,

e einen Dichteumbau zu beschreiben, der die Anderung in den elastischen Eigen-
schaften des Knochens aufgrund von Hydroxylapatiteinlagerungen in die Kollagen-
fasermatrix darstellt und
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e die Beschreibung der Umorientierung der inneren Struktur aufgrund der Aus-
richtung der Spongiosabélkchen bzw. der Beschreibung der Umorientierung der Kno-
chenlamellen entlang der Hauptbeanspruchungsrichtung vorzunehmen.

Da viskoelastische Effekte nur bei hohen Dehnungsraten auftreten und mit Hilfe dieses
Modells Veranderungen der Knochenstruktur aufgrund von veranderten mechanischen
Randbedingungen beschrieben werden sollen, kénnen diese Effekte vernachldssigt wer-
den, vgl. a. Kapitel 2.3.

Ansatz der Beschreibung bildet ein hypoelastisches Stoffgesetz der Form

do=C(p,o)de. (3.88)

Der, das Stoffgesetz charakterisierende, Steifigkeitstensor C ist abhangig von den inneren
Zustinden. Er setzt sich aus zwel Anteilen zusammen:

e aus einem skalaren Wert, der proportional zur Dichte ist und die Einlagerungen des
Kalziumapatits in die Kollagenfasern beschreibt, und

e ecinem anisotropen Anteil, der die Ausprdgung der inneren Struktur berticksichtigt.

Beriicksichtigt man, dafl das Material eine wie auch immer geartete Ausrichtung besitzt
und bei der Beschreibung der Evolution des Knochens Material aufgebaut als auch, bis
zum Verschwinden, abgebaut werden kann, so macht eine Funktion in Form eines Produkt-
ansatzes Sinn.

C(p,o) = f(p) - Cs(o) (3.89)

Liegt kein Material vor, so ist die Funktion in Abhéngigkeit der Dichte f (p) und damit
der Steifigkeitstensor C gleich Null. Andernfalls unterliegt das Material einer zunéchst
beliebigen Ausrichtung, die sich aus den Hauptspannungsrichtungen ergeben soll.

Die Evolutionsgleichung des Steifigkeitstensors € 148t sich dann wie folgt angeben.
C(p,O') = f(p) ) Ca(a) + f(p) ' C.'a(a') (390)

Der Steifigkeitstensor C(p, ) soll zu Beginn der Entwicklung isotrope Materialeigenschaf-
ten aufweisen. Somit gilt als Anfangsbedingung:

Ct=0 (p: O') = CO't:() = Cz’so (391)

Die guten Erfahrungen mit der zeitabhingigen, von BEAUPRE et al. entwickelten, iso-
tropen Stanford Theorie und der Theorie der HUISKES Gruppe werden zur Entwicklung
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der Funktion f (p) genutzt. Die zeitliche Anderung der Funktion f (p) ist abhingig vom
Spannungstensor, dem Dehnungstensor und der Dichte selbst. Es gilt:

afo) _

p” F(o(z,y,2,1),e(z,y, 2, 1), p(z, y, 2, 1)). (3.92)

Genutzt wird entsprechend den Ausfiihrungen in Kapitel 3.2 das Knochenumbausignal
nach BEAUPRE [BOC90b]:

N2 /N 1/m
e=V0, -, = (%) (Z n; [VEo - el"‘) - ;. (3.93)
=1

Aus dem errechneten Signal e wird mit Hilfe von Abbildung 3.3 die Umbaugeschwindig-
keit der Oberflichen 7 bestimmt. Wie den Ausfiihrungen zur Stanford Theorie und den
Ausfiihrungen von MARTIN, vgl. Kapitel 2.3, zu entnehmen ist, steht das Potential fiir
eine Dichtednderung in Relation zu der zur Verfiigung stehenden Knochenoberflaiche. An-
wendung findet Gleichung 3.34. Fiir die Anderung des Proportionalititsfaktors in Form
der Funktion f (p) gilt dann:

d f(p)

dt

Unter der Annahme, daf3 der resorbierte und der neu angelagerte Knochen voll minera-
lisiert sind und damit eine Dichte von g besitzen, ergibt sich nach Gleichung 3.35 die
Dichtednderung zu:

dp _df(p) ,

ZE_ZJ\F 5 3.95

dt ~ dt * (3.95)
Zur Entwicklung der Ausprigung bzw. Ausrichtung der inneren Struktur wird der hierzu

verwendete tensorielle Anteil C, abhingig vom aktuellen Spannungszustand o und dessen
Hauptspannungsrichtungen definiert. Hierzu ist das folgende Eigenwertproblem zu l6sen:

= T:S'u< (3'94)

o-:n; =0on,;, fiir 1= 1, 2, 3. (396)
Zur Bestimmung der Hauptspannungen o; wird das charakteristische Polynom
det(oc —0:1) =0 (3.97)

gelost. Die Eigenvektoren werden bestimmt, indem man fiir jede Hauptspannung o; das
homogene Gleichungssystem
(o0 — o:)n; = 0. (3.98)

16st. Jede nicht - triviale Losung n; ist Eigenvektor zu o;. Da dieses Vorgehen im Fall
mehrfacher Eigenwerte keine eindeutigen Eigenvektoren ergibt, erfolgt zur Festlegung ein-
deutiger Eigenrichtungen die Formulierung in den Eigenprojektionen P,, vgl. a. [Xia97].
Allgemein gilt:
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_ a =p, _
P.P, _{ o a 20 P.=1I (3.99)

o\ FoyFto3#o Pi=n;®@mn;
g1 # 02 = 03 :Pr=n,®n, P;=I-P
gy =09 = 03 2P1=I

m ist gleich der Anzahl der verschiedenen Eigenwerte. Die Anderung des fiir die Beschrei-
bung der Materialsymmetrie zustindigen Tensors ergibt sich damit zu:

Co’ = i &(P; @ Py). (3.100)

=1

Wie in Kapitel 2.2 ausgefiihrt, erfolgt im Fall des hydrostatischen Spannungszustands
keine Neuausrichtung der Spongiosabélkchen. Dem wird in der Art Rechnung getragen,
daf fiir den Fall, daf§ die Hauptspannungen gleich dem hydrostatischen Spannungszustand

1
p= g (0’1 + 09+ 0‘3) (3.101)

sind, das FieBgleichgewicht definiert wird. Das bedeutet, daf keine Verédnderung der Aus-
richtung vorgenommen wird. Ahnlich der Argumentation bei der Einfiilhrung der , dead
zone“ wird auch hier ein Grenzbereich um die hydrostatische Spannung, beschrieben durch
eine Grenzspannung g,, angenommen. Innerhalb dieses Bereiches findet keine Verande-
rung der Ausrichtung statt. Sollte die jeweilige Hauptspannung den Genzwert p + o,
iberschreiten, so soll in diese Richtung eine Versteifung erfolgen. Ein Abbau der Stei-
figkeit erfolgt, wenn die Hauptspannung die Grenze p — g, unterschreitet. Die Rate des
Knochenauf- bzw. -abbaus kann durch die Parameter é; und §, festgelegt werden. Durch
die Wahl von unterschiedlichen Parametern kann gleichzeitig beriicksichtigt werden, daf§
Knochenabbau progressiver als Knochenaufbau verlduft [Par84]. Das Verhalten wird so-
wohl fiir Zug- als auch fiir Druckspannungen gleich angesetzt. Der Zusammenhang ist in
Abbildung 3.14 dargestellt und wird tiber & nach Gleichung 3.102 gesteuert.

81 | 0: — p | sign(o; — p) fiir lo:| >|p+o,|
§i = 0 fir |[p—o,|< |oi| <|p+oy] (3.102)
b2 | o —p | sign(o; —p) fiir |p—oa,(< |0
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Abb. 3.14: Qualitative Darstellung der Anderung der inneren Struktur

Mit diesem Ansatz reagiert das Material auf eine gerichtete Uberlastung mit einer Ver-
steifung in Richtung der Uberlast und mit einem Abbau von Steifigkeit in Richtung einer
zu geringen Last. Das korrespondiert mit den Feststellungen von FYHRIE und CARTER
[FC86] und WOLFF [Wol89)].

Zu bemerken ist, dafl im Gegensatz zu den von RAKOTOMANANA et al. in Kapitel 3.4
dargestellten Ausfithrungen keinerlei Einschrankung hinsichtlich der Materialsymmetrie
vorgenommen wurde. Ausgehend vom isotropen Anfangszustand kann der Steifigkeitsten-
sor sich zu einem mehr generellen orthotropen Material mit rechtwinkligen, zueinander
symmetrischen Ebenen entwickeln. Orthotrope Adaption wird auch weiterhin vorherge-
sagt, solange der Spannungszustand aufrechterhalten bleibt. Somit wird die Adaption
durch die Verdnderung der Belastungen beeinflult. Das hat eine Neuorientierung der
Hauptspannungen zur Folge.

Es gilt: .
C,(6)=0 fir oy =0y=0; (3.103)

Fiir den Fall des hydrostatischen Spannungszustandes bzw. den Fall, da8 alle Hauptspan-
nungen im Bereich des Fliefigleichgewichts liegen, erfolgt, wie erlautert, keine Anderung
der inneren Struktur. Somit ist

C,=0 und C, = konst. (3.104)

Damit kann eine Steifigkeitsinderung nur iiber eine Dichtednderung erfolgen, die Ausrich-
tung der inneren Struktur bleibt jedoch erhalten, so dafl gilt

Colsar = Co i (3.105)
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AuBerhalb des FieBgleichgewichts werden durch Euler-Integration der aktuelle, zur vor-
liegenden Dichte proportionale Faktor f(p) und die aktuelle verinderte innere Struktur
C, (o) bestimmt. ‘

F(p) levae = f(p) ¢ + f(p) At (3.106)

Co(0) |iyar = C,(0) | +C,(0) At (3.107)
Die Dichte p kann nur Werte in ihren natiirlichen Grenzen

0 < p < Prortikal (3.108)

annehmen. Unter Plausibilitdtsbetrachtungen mufl damit fiir alle Zeiten

flp) =0 (3.109)

gelten.

Damit ist Gleichung 3.89 immer positiv definit, wodurch der Ansatz physikalisch sinnvolle
Steifigkeiten produziert. Der von FYHRIE und CARTER [FC86] eingefithrte statische Zu-
sammenhang F = bp”, der nach WEINANS et al. die Stabilitdtsprobleme verursacht, wird
nur zur Bildung der Anfangsbedingung benutzt. Zu Beginn der Simulation wird eine An-
fangsdichte festgelegt, aus der iiber obige Beziehung der Elastizitdtsmodul und letztlich
mit einer konstanten Querkontraktionszahl der isotrope Steifigkeitstensor gebildet wird.
Im weiteren Verlauf der Simulation wird diese Beziehung nicht mehr benotigt.
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4. Numerische Anwendungen der adapti-
ven Umbautheorien

Sowoh] die Einbindung der Stanford Methode in ein Finite Element Programm als auch
die Einbindung des eigens entwickelten Modells werden in diesem Kapitel vorgestellt und
anhand eines zweidimensionalen Knochenmodells, eines zweidimensionalen Knochen - Im-
plantat Modells und anhand eines dreidimensionalen Femurmodells diskutiert. Desweite-
ren wird gezeigt, dafl die vorgestellte Evolutionsgleichung zur Strukturoptimierung von
technischen Konstruktionen genutzt werden kann.

4.1 Numerische Umsetzung der Modelle zur Kno-
chenumbautheorie

Im Rahmen dieses Kapitels wird die Umsetzung des Modells zur Entwicklung der ani-
sotropen Evolutionsgleichung und damit implizit auch der isotropen Stanford Theorie
in das kommerzielle Finite Element Programm MARC (Analysis Research Corporation,
Palo Alto, Ca) vorgestellt. Die Implementierung wird iiber mehrere User - Schnittstel-
len vorgenommen, deren Nutzung, soweit nétig, im Anhang A.2 kurz vorgestellt wird.
Auf das verwendete Losungsverfahren der Finite Elemente wird hier nicht niher einge-
gangen, hierzu sei auf die Literatur [Gal76] und [Bat90] verwiesen. Die Umsetzung des,
der Finite Elemente Formulierung zugrunde liegenden Prinzips der virtuellen Verschie-
bung, geschieht mit Hilfe des isoparametrischen Konzepts. Dieses Konzept besagt, dafl
sowohl die Elementkoordinaten als auch die Elementverschiebungen mit denselben Form-
funktionen interpoliert werden. Die Approximation der Verschiebung wird i. A. mit Poly-
nomen realisiert, da diese leicht zu differenzieren sind. Eine grundsitzliche Anforderung
an die Ansatzfunktionen besteht darin, dafl vollstindige Polynome verwendet werden.
Dariiberhinaus miissen die Funktionen die wesentlichen (geometrischen) Randbedingun-
gen erfiillen. Die natiirlichen (statischen) Randbedingungen werden im integralen Sinn
erfiillt. Der Grad der Polynome richtet sich nach der hochsten Ableitung m im Funk-
tional des Variationsproblems. Die Ansatzfunktionen, die auch Formfunktionen genannt
werden, miissen die Randbedingungen bis zur Ordnung m — 1 erfiillen. Man spricht dann
von einem C™ ! - Variationsproblem. Bei dem vorliegenden Variationsproblem ist eine
C? - Stetigkeit erforderlich.
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Abb. 4.1: Blockdiagramm zur Beschreibung des anisotropen Evolutionsmodells.
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Der Einbau der benutzereigenen Strukturen findet auf Elementebene statt, so daf fiir den
Anwender der Zusammenbau der Elementmatrizen, die Losung des Gleichungssystems und
die Speicherplatzverwaltung im Hintergrund steht. Dem modular aufgebauten Programm
miissen durch den Benutzer die jeweilige Elementsteifigkeitsmatrix und der aktuelle Span-
nunsgzustand zur Verfiigung gestellt werden.

Die im Blockdiagramm 4.1 im gestrichelten Kasten angegebenen Beziehungen kennzeich-
nen das nichtlineare anisotrope Verhalten, welches in den User - Subroutinen umgesetzt
wurde. Die Startstruktur besteht aus dem jeweiligen Finite Element Netz und einer be-
liebigen Anfangsdichte innerhalb der physiologischen Grenzen. Umfangreiche Untersu-
chungen haben ergeben, dafl die Startdichte keinen Einflu auf das Ergebnis der Dichte-
verteilung besitzt [WL97]. Um jedoch numerische Schwierigkeiten bei einer kompletten
Resorbtion eines Elementes zu vermeiden, d. h. die Elementdichte liegt bei Null, wurde
die minimale Dichte auf p = 0,05g/cm? gesetzt. Die maximal erreichbare Dichte ist die
des kortikalen Knochens bei p = 1,95g/cm3. Bei der Bestimmung des Steifigkeitstensors
der Startstruktur wird zunichst auf die Beziehungen 3.39 und 3.40 zuriickgegriffen, indem
fiir den ebenen Verzerrungszustand der isotrope Steifigkeitstensor zum Zeitpunkt ¢t = 0
in der Form

( ) 1 lzu ﬁ 0
E(l—-v Y 1 = 0
C'so = 1;” v 1-v 4.1
CENri-) | % 1% 10 (4.1
1-2v
0 0 0 CT)
gebildet wird. Im dreidimensionalen Fall ergibt sich:
(L5 \
= ! 1= 0
E(l-v = i !
Ciso = ( 7 ) ! ! 1—2v . (42)
(1 +v)(1-2v) (-
0 2(1-v)
1-2u
k 2(1-v) /

Dabei sind der Spannungs- und der Verzerrungstensor in Vektorform wie folgt aufgebaut:
o= (on 0 03 012 Oy 013)T (4.3)
e=(en € €3 €12 €m Ela)T» (4.4)

Die Belastung der Modelle des proximalen Femurs durch Muskel- und Gelenkkrifte soll
durch ausgewihlte Belastungsfille, die den tiglichen Belastungen des Knochens entspre-
chen, beschrieben werden. Wie in Kapitel 2.4 beschrieben, gestaltet sich die Bestimmung
der real auftretenden Krifte sehr schwierig. Um eine Vergleichbarkeit gegeniiber den Er-
gebnissen der Stanford Gruppe und der Gruppe um HUISKES zu gewihrleisten und in
Anbetracht fehlender Meflergebnisse der Belastungskollektive wird auf die in Tabelle A.1
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dargestellten Belastungen zuriickgegriffen. Diese wurden schon in den Arbeiten der ge-
nannten Gruppen benutzt. Lastfall eins reprisentiert den Einbeinstand nach Pauwels,
Lastfall zwei und drei stellen Extremfille der Abduktion bzw. Adduktion dar.

Da, wie bereits erwdhnt, die Muskeln flichig mit dem Knochen verbunden sind und auch
die Gelenkkréfte iiber Pressung flichig tibertragen werden, sind die dargestellten Kréfte
demnach die Resultierenden der Flichenlasten. In den in den nachfolgenden Kapiteln
vorgestellten Untersuchungen wird das zweidimensionale Modell sowohl mit Einzellasten
als auch mit Flachenlasten beaufschlagt. In Abbildung 4.2 ist beispielhaft sowohl die
aufgebrachte Flachenlast als auch die Einzellast exemplarisch dargestellt.

Gelenkkraft Abduktorenkraft
Lastfall | Lastzyklen pro Tag | Betrag | Richtung | Betrag | Richtung
1 5000 2317 N 24° 703 N 28°
2 2500 1158 N —15° 351 N —8°
3 2500 1548 N 96° 468 N 35°

Tabelle 4.1: Betrag und "Richtung der einzelnen Krifte der 3 Bela-
stungsfille. Die Winkelangaben sind im Bezug zur Vertikalen angegeben
(positive Drehrichtung mit dem Uhrzeigersinn), vgl. [BOC90b].

Krifteverteilung tiber dem Gelenkkopf
Kraft (x1000) [N]

VAN 7ﬁ
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/ \ 1’ |
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Abb. 4.2: Belastung des Femurkopfes mit Flichenlast (links) und mit Einzelkraft (rechts).

Allen Untersuchungen gemeinsam ist, dafl der Stimulus 3, der sich aus den iiber den Tag
kummulierten Belastungen gemaf Gleichung 3.28 bestimmt, in der Form modifiziert wird,
dafB die Belastungen sequentiell anstatt simultan aufgebracht werden. Fiir die ausgewihl-
ten drei Belastungsfille ist der Unterschied in den Abbildungen 4.3 und 4.4 dargestellt.
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Abb. 4.3: Belastungsgeschichte bei simultaner Belastung.
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Abb. 4.4: Belastungsgeschichte bei sequentieller Belastung.

Es sei darauf hingewiesen, dafl die beiden Belastungsarten nicht dquivalent zueinander
sind, da der in Gleichung 3.28 definierte Stimulus nicht linear superponierbar ist.

N = N
b= (z " a:") 43 nfF s (45)
=1 =1

Da die Dichteverteilung bei einer Belastungsgeschichte mit sequentielle aufgebrachter Last
zu guten qualitativen Ergebnissen fiihrt und sich im Vergleich zur simultan aufgebrachten
Belastung eine Reduktion der Rechenzeit um ca. 75 Prozent ergibt, wird diese Niherung
hingenommen.

In der Literatur wurden im Laufe der letzten 10 Jahre viele unterschiedliche zwei- und
dreidimensionale Finite Element Modelle vorgestellt. Anhang A.1 liefert hieriiber einen
Uberblick mit dem Hinweis auf die verwendete Form der Belastung und des Untersu-
chungsbereichs. Die in dieser Arbeit verwendeten zwei- und dreidimensionalen Modelle
und die damit erzielten Ergebnissen werden in den folgenden Kapiteln diskutiert.
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Das Programm ist derart ausgelegt, dal durch Wahl einer Identifikationsnummer die
Berechung der isotropen Stanford Theorie oder der anisotropen Evolutionstheorie des
Steifigkeitstensors bestimmt wird. Im n&ichsten Kapitel wird die Analyse der Parame-
tereinfliisse, aufgrund des wesentlich geringeren Rechenaufwands, anhand der isotropen
Theorie vorgenommen.

4.2 FE - Simulation des 2 - D proximalen Femurmo-
dells

Um einen guten Vergleich zu in der Literatur veréffentlichten Ergebnissen zu gewihrlei-
sten, wurde das zweidimensionale Finite Element Modell des proximalen Femurs dem von
JACOBs et al. in [JLB*95] vorgestellten Modell nachgebildet.

Das mit dem Modell zu reproduzierende Ergebnis ist im Réntgenbild in Abbildung 3.10
dargestellt. Hier ist zu erkennen, daf sich im Bereich der Diaphyse sowohl medial als auch
lateral Kortikalis befindet, wahrend dazwischen der Markkanal vorliegt, der mit geringer
bzw. keiner Dichteverteilung identifiziert wird. Somit besteht bei einem Schnitt durch die
Diaphyse keine Verbindung zwischen medialer und lateraler Kortek, wodurch ein zweidi-
mensionales Modell der Diaphyse faktisch aus zwei Balken besteht, die nicht miteinander
verbunden sind. Besitzen diese Balken nicht ein und dieselbe neutrale Achse, so ist dieses
Modell keine adiquate Abbildung der Realitat. Erst das von HUISKES et al. vorgeschla-
gene Modell der Verbindung des mittleren Frontalschnittes des Femurs (Basisplatte) mit
einer Kopie (Seitenplatte) dessen fiir den Bereich der Diaphyse schafft eine Verbindung der
medialen und lateralen Kortikalis [HJS80]. In der Realisierung dieses Vorschlags wurden
im vorliegenden zweidimensionalen Modell die beiden duleren Knoten der Basis- und der
Seitenplatte miteinander verbunden (Abbildung 4.5). Um den Effekt der Seitenplatte zu
erhalten, werden die Elemente der Seitenplatte mit einem konstanten Elastizitatsmodul
und einer konstanten Querkontraktionszahl belegt. Diese Elemente nehmen am Umbau-
prozeB nicht teil. Um den Effekt der Seitenplatte zu demonstrieren, ist in Kapitel 4.2 die
Dichteverteilung der Basisplatte sowohl mit als auch ohne Seitenplatte dargestellt.
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Abb. 4.5: Verbindung der Basisplatte mit der Seitenplatte.

Gemaf Abbildung 4.6 besteht die Basisplatte aus 1144 isoparametrischen Viereckelemen-
ten, die fiir den ebenen Verzerrungszustand ausgelegt sind. Die Elemente der Basisplatte
haben eine Dicke von 40 mm. Das distale Ende des Modells wird wie in Abbildung 4.6
gelagert. Samtliche Knotenpunkte der distalen Kante sind in y - Richtung unverschieb-
lich. Zusédtzlich ist die Verschiebung des distalen lateralen Knotens unterbunden. Die
Seitenplatte besteht aus 588 isoparametrischen Viereckelementen. Diese nehmen nicht am
Umbauprozef teil und werden mit einem Elastizitdtsmodul von Egeienpratte = 14500 MPa
und einer konstanten Querkontraktionszahl von v = 0, 32 belegt. Das entspricht den Wer-
ten von kortikalem Knochenmaterial. Die Dicke nimmt in distaler Richtung zu.
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Abb. 4.6: Idealisiertes zweidimensionales Modell des proximalen Femurs.

Es wurde mit zwei verschiedenen Elementtypen fiir den ebenen Verzerrungszustand ge-
rechnet. Zum einen mit einem 4 - Knoten Element mit 4 Integrationspunkten, zum anderen
mit einem 4 - Knoten Element mit reduzierter Integration (1 Integrationspunkt). Das Ele-
ment mit 4 Integrationspunkten fiir die numerische Integration erweist sich als ungeeignet
fiir die Berechnung bzw. Darstellung der Dichteverteilung. Die maximale Dichte betrigt
in den Integrationspunkten der Elemente entsprechend der physiologischen Bandbreite
pe = 1,92g/cm?, die minimale Dichte, um numerische Schwierigkeiten auszuschlieSen,
betrigt p. = 0,05 g/cm®. Bei der Darstellung der Dichte iiber die gesamte Struktur mit
Hilfe der Formfunktionen werden diese Werte teilweise deutlich {iber- bzw. unterschrit-
ten. Der Grund dafiir ist, daf} die Dichtewerte der vier Integrationspunkte eines Elements
besonders in den Randbereichen des Modells grofie Differenzen aufweisen kénnen. Bei der
Extrapolation werden dann Dichtewerte berechnet, die auflerhalb des Definitionsberei-
ches liegen. Betrachtet man die Dichteverteilung nach 600 Tagen, so ergibt sich, dafl der
Verlauf der Dichte in vielen Bereichen sehr hohe Gradienten aufweist. Auch das in der
Literatur hdufig erwéhnte Schachbrettmuster ist zu erkennen, vgl. Abbildung 4.7.
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Inc 10 e 1 5D
1920400
1.735e+0D
1.5460+00
1.359e+00
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2370801
6.000a-02

inc 1 §00 nc: 160
1.9208:50 1.820e+00
1.733¢400 1.23e400
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13580400 1.35%e4+00
1172600 14720400
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4240001 Ae0n-1
2.370e-01 2370007
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Abb. 4.7: Simulation der Dichteverteilung mit vier Integrationspunkten pro Element nach 10,
50, 100, 150, 300 und 600 Inkrementen.
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Durch die Verwendung der reduzierten Integration konnten diese numerischen Probleme
verhindert werden.

Das Ziel der Simulation ist die Berechnung der physiologischen Dichteverteilung im pro-
ximalen Femur. Die Bewertung der Simulation kann nur durch den qualitativen Vergleich
mit Réntgenbildern oder computertomographischen Aufnahmen erfolgen. Als Vergleichs-
bilder dienen in dieser Arbeit im wesentlichen die Abbildungen 2.4, 2.7 und 3.10. Die
innerhalb der physiologischen Bandbreiten zu wéihlenden Parameter spielen eine zentra-
le Rolle. Im Rahmen der Diskussion wird die Variation der Gréfle der ,dead zone“ w,
der Wert der Anfangsdichte p;, der Exponent m, der Referenzwert fiir den Gewebespan-
nungsstimulus ¥} sowie die Steigung ¢ der Geraden im 7 /¥}-Diagramm durchgefiihrt. Das
FE-Modell des Femurs kann mit oder ohne Seitenplatte ausgelegt sein. Die Ausgangsbasis
der verwendeten Parameter sind den zitierten Arbeiten zu der Stanford Theorie entnom-
men. Sie sind in Tabelle 4.2 zusammengefaft.

| Parameter | Wert
min. Dichte pg 0,05 g/cm?
max. Dichte p. 1,92g/cm3
Exponent m 4
Anfangsdichte p; 0,57 g/cm?
Referenzwert Gewebespannungsstimulus ¥; | 50 M Pa
dead zone w 12,5 M Pa
Steigung ¢ 0,2

Tabelle 4.2: Parameterwerte zum isotropen Stanford Modell.

In Abbildung 4.8a und b sind die Auswirkungen der Simulation unter Beriicksichtigung
und unter Vernachldssigung der Seitenplatte bei punktueller Lasteinleitung dargestellt.
Nur durch die Implementierung der Seitenplatte bildet sich ein der Anatomie des Fe-
murs entsprechender Markkanal aus. Die punktuelle Lasteinleitung liefert in der Nahe der
Einleitung kortikale Dichtewerte. Das ist auf die hohen Spannungsgradienten in diesem
Bereich zuriickzufiihren. Durch die der Realitit entsprechende flichige Krafteinleitung
(Abbildung 4.8¢c ) werden die Belastungsspitzen an den Einleitungsstellen abgebaut. Die
wesentlichen Strukturmerkmale des proximalen Femurs kénnen abgebildet werden. Das
sind u. a. die vom Gelenkkopf in den medialen Rand verlaufende Struktur hoher Dichte,
der Bereich hoher Dichte, der vom lateralen Rand unterhalb des Trochanter major iiber
den lateralen Rand des Schenkelhalses bis ins Zentrum des Gelenkkopfes verlauft und das
Wardsche Dreieck mit geringer Knochendichte im Schenkelhals. Negativ ist zu beurteilen,
daf} die Dicke der Kortikalis nicht mit der Realitdt iibereinstimmt. Desweiteren liegt keine
kontinuierliche Verteilung vor. Die in Abbildung 4.8d dargestellte Dichteinderung weist
einen stabilen gegen Null konvergierenden Verlauf auf.
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Abb. 4.8: Variationen des Finiten Element Modells und der Lasteinleitung,.

Der in Abbildung 4.8c dargestellt Dichteverlauf stimmt mit den von der Stanford Grup-
pe erzielten Ergebnissen iiberein, so dal die Implementierung in MARC als erfolgreich
angesehen werden kann. Wird bei diesem Modell die dead zone verkleinert oder zwischen
¥ und 7 ein linearer Zusammenhang angenommen, so bildet sich die Struktur im Bereich
des Halses und des Kopfs permanent um. Die Simulation liefert nach 600 Inkrementen
keine physiologisch erkldrbaren Ergebnisse und keinen gegen Null konvergenten Verlauf
(Abbildung 4.9b ). Eine Vergréfierung der dead zone fiihrt zu einem sehr stabilen Verlauf
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mit konvergierender Losung und allen anatomischen Merkmalen. Die dead zone, deren
Einfiihrung biologisch sinnvoll scheint, spielt somit eine erhebliche Rolle fiir die Stabilitit

des Modells, vgl. auch [WL97].
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Time (x100)
Oty T e 400 T hada 5
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a) Dichteverteilung ohne dead zone b) Dichteinderung ohne dead zone

Abb. 4.9: Dichteverteilung und -&nderung ohne dead zone.

Die Verringerung des Referenzstimulus hat im Vergleich zu Abbildung 4.8c positive Aus-
wirkungen auf die Wandstirken der Diaphyse (Abbildung 4.10a ); sie entsprechen eher
einer physiologischen Situation. Es bildet sich jedoch ein Trabekel als Querstrebe im
Markraum aus. Eine Erhohung des Referenzstimulus, dargestellt in Abbildung 4.10b, lie-
fert eine Struktur, die insgesamt ein zu niedriges Dichteniveau aufweist. Die kortikale
Struktur der Diaphyse bildet sich nicht der physiologischen Struktur entsprechend aus.
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6.110a-01

Abb. 4.10: Dichteverteilung fiir a) Verringerung von ¥} und b) Erhéhung von 7.

Fiir die angeblichen physiologischen Grenzbereiche 3 < m < 8 zeigen Abbildung 4.11a
und 4.11b, da8 die Struktur fiir m < 4 auf einem viel zu hohen und m > 4 viel zu
niedrigen Dichteniveau liegt. In weiteren Untersuchungen muf deshalb eine Verifikation

der Materialparameter vorgenommen werden.

6110001

4.240e-01

2.370e-01

5.000e-02

Abb. 4.11: Dichteverteilung fiir a) Verringerung von m und b) Erhéhung von m.

Die fiir das Stanford Modell vorgestellten Parametereinflissse lassen sich auf die mit der
anisotropen Evolutionsgleichung erzielten Ergebnisse tibertragen. Aus diesem Grund wer-
den im folgenden nur die mit der anisotropen Evolutionsgleichung erzielte Dichteverteilung
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und fiir sechs ausgewshlte Knoten die Dichteentwicklung und die Anderung der Dichte-
entwicklung betrachtet.

Inc : 100
Time : 1.000e+02

|| 1.920e+00
1.72XexX0

| 1.588e+00

i 13%9er
1.1 2e+00
9.8%0e-01
7980e-01
811001
428001
20%0e-0

5000e-02

Abb. 4.12: Mit der anisotropen Evolutionsgleichung berechnete Dichteverteilung des proxima-
len Femurs.

Die mit Hilfe der anisotropen Evolutionsgleichung berechnete Dichteverteilung 4.12 lie-
fert im Vergleich zum Rontgenbild 3.10 eine sehr gute Ubereinstimmung. Die klassischen
Merkmale des proximalen Femurs konnten nachgebildet werden. Der Verlauf hoher Dichte
vom Kopf, durch den Hals in die Diaphyse sowie der Bereich hoher Dichte, der vom late-
ralen Rand unterhalb des Trochanter major iiber den lateralen Rand des Schenkelhalses
bis ins Zentrum des Gelenkkopfes verlauft, und das Wardsche Dreieck im Bereich gerin-
ger Knochendichte im Schenkelhals sind gut erkennbar. Die Wandstirke der Diaphyse
und der Markkanal sind entsprechend der Anatomie des Femurs realistisch ausgeprigt.
Desweiteren liegen keine Diskontinuitdten vor.
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Abb. 4.13: Entwicklung der Dichteverteilung fiir ausgewahlte Knoten.
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Abb. 4.14: Entwicklung der Verinderung der Dichteverteilung fiir ausgewihlte Knoten.
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Abbildung 4.13 zeigt reprisentativ fiir alle anderen Knoten den konvergenten Verlauf
der Dichteentwicklung. Dieses wird durch Abbildung 4.14 in Form des Verlaufs der Dich-
tednderung bestitigt. Die durch den Ségezahnverlauf dargestellten Kurven stellen lediglich
Anpassungen an den aktuell wirkenden Lastfall dar; sie resultieren aus der sequentiellen
Belastung. Umbauvorginge, die eine Anderung der vorliegenden Struktur hervorrufen
wiirden, werden dadurch nicht mehr erzeugt. Dahingehend ist diese Darstellung nur zum
Beweis einer Konvergenz geeignet. Da sich die oszillierenden Verldufe nicht mehr dndern,
ist dieses hier gegeben.
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4.3 FE - Simulation des Knochen - Implantat - Sy-
stems

Nachdem in Kapitel 4.2 die Ziele der Beschreibung des Dichteumbaus und der Beschrei-
bung der Umorientierung der inneren Struktur anhand eines zweidimensionalen Finiten
Element Netzes des proximalen Femurs realisiert wurden, soll nun an einem Knochen -
Implantat - Systems ein moglicher Flichenumbau beschrieben. Dabei werden keine zusétz-
lichen Gleichungen und Parameter eingefiihrt. Mit Hilfe des bestehenden Theorie wird
die Verdnderung der Knochengeometrie aufgrund der Osteoblasten- und Osteoklastenak-
tivititen beschrieben. Das wird letztlich dadurch erreicht, dafl ein Raum bzw., im zweidi-
mensionalen Fall, eine Fliche in Form eines Finiten Element Netzes geschaffen wird, der
bzw. die fiir einen moglichen Umbau zur Verfiigung steht.

Das zweidimensionale Knochen - Implantat - Modell ist in Abbildung 4.15 als Finites
Element Netz dargestellt.

i : A-A
A G A
ﬁ: . Seitenplatte
;::‘ i gl D Basisplatte Knochenmaterial
Iy HHH
5 B Basisplatte Prothese

==
==
=

Abb. 4.15: Knochen - Implantat - Modell, mit schematischer Darstellung eines Schnitts durch
die Diaphyse.
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Die Prothese wurde einer Vollschaftprothese aus Titan nachgebildet. Sie besteht aus 925
Viereckelementen, die mit einem konstaten Elastizititsmodul von F = 110000M Pa und
einer Querkontraktiosnzahl von v = 0,35 belegt wurden. 1170 Vierknotenelemente re-
préasentieren den Knochen und nehmen am Umbauprozef teil. Die Seitenplatte besteht aus
1470 Elementen mit konstantem Elastizititsmodul und konstanter Querkontraktionszahl.
Zur Seitenplatte gelten desweiteren die im Kapitel 4.1 und 4.2 gemachten Aussagen. Ver-
einfachend wurde angenommen, dafl zwischen Implantat und Knochen eine formschliissige
Verbindung besteht. Entsprechend den Ausfiihrungen in Kapitel 4.1 wurden die Belastun-
gen vorgenommen.

Ine : 10
Timre ;1.000e+01

1.920=400

T 1733400

1.545=+00

1.359%+00

1.172=+400

9.850=01

7.980=01

8.110=-01

4.240=01

2570e01

S.000e-02

Abb. 4.16: Ausgangsmodell und Dichteverteilung im Knochen - Implantat - Modell nach 10
Inkrementen.

Entsprechend den in Abbildung 2.27 dargestellten Effekten, konnten das Einwachsen der
Prothesenspitze und die Atrophie medial am proximalen Femur durch die Simulation re-
produziert werden (Abbildung 4.16 und 4.17). Schon nach 10 Inkrementen beginnt die
laterale und mediale Kortikalis endostal an der Prothesenspitze in den Markkanal zu
wachsen. Das Oberflichenwachstum pertiostal kann mit diesem Modell nicht nachgewie-
sen werden. Hierzu muf} entsprechend zunéchst ein neues Netz generiert werden, welches
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den , Wachstumsraum" zur Verfligung stellt. Medial wird am proximalen Femur kein Dich-
teaufbau registriert. Damit sind die beiden Effekte simuliert, die die aseptische Lockerung
hervorrufen, also fiir knapp 80 % aller Revisionen einer Hiiftarthroplastik verantwort-
lich sind. Der Effekt des Einwachsens der Prothesenspitze hat sich bei 17 Inkrementen
noch verstiarkt. Die Verteilung der Dichteinderung 4.17b ergibt ein relativ homogenens
Bild. Die Dichtednderung ist in nahezu allen Bereichen Null, so dal an dieser Stelle die
Simulation abgebrochen wurde.
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Abb. 4.17: a) Dichteverteilung und b) Dichteinderung im Knochen - Implantat - Modell nach
17 Inkrementen.

Festzuhalten bleibt, dafl die Effekte der aseptischen Lockerung mit Hilfe der anisotro-
pen Evolutionsgleichung simuliert werden kénnen. Somit steht dem Konstrukteur von
Implantaten ein adiquates Werkzeug zur Verfligung um die Auswirkungen der Konstruk-
tion schon vor der Implantation zu iiberpriifen. Uber den Zeitpunkt der auftretenden
Effekte kann z. Z. keine Aussage gemacht werden.
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4.4 FE - Simulation des 3 - D proximalen Femurmo-
dells

Zur Realisierung eines addquaten dreidimensionalen Finite Element Modells des proxima-
len Femurs miissen Daten z. B. aus CT - Aufnahmen extrahiert und aufgearbeitet werden.

Abb. 4.18: a) CT - Aufnahme eines Schnitts durch die Epiphyse b) CT - Aufnahme eines
Schnitts durch die Diaphyse c) Rekonstruktion eines Diaphysenschnitts durch Finite
Elemente.
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In Abbildung 4.18a und b sind zwei CT - Aufnahmen von Schnitten durch die Epiphy-
se (a) und die Diaphyse (b) eines méinnlichen Individuums exemplarisch dargestellt. Die
hellen Bereiche kennzeichenen das Knochenmaterial. Der Schnitt (a) verlauft durch den
Femurkopf, das Collum ossis femoris und den Trochanter major. Gleichzeitig sind Teile
der Hiifte zu erkennen. Die Informationen aus Abbildung 4.18b und einem benachbar-
ten Schnitt im Abstand von 5 mm wurden in ein Finite Element Netz umgesetzt. Dieses
ist in Abbildung 4.18¢ dargestellt. Um eine moglichst genaue Abbildung der Realitédt zu
erhalten, reichen Schnitte im Abstand von 5 mm fiir den Bereich der Diaphyse aus. Im
Bereich der Meta- und Epiphyse benétigt man jedoch eine Auflésung von mindestens 1
mm. Auf der Basis einer 1 mm Auflésung wurden von der Fachgruppe Angewandte Me-
chanik an der Universitidt - Gesamthochschule Paderborn Daten zur Verfligung gestellt,
die zur Konstruktion des Finiten Element Netzes in MARC benutzt wurden, vgl. hierzu
auch [KRW96]. Vorgenommmen wurde die Vernetzung mit 9664 vier Knoten - Tetraeder-
elementen. Ausgebildet ist das proximale Femurmodell als Vollquerschnitt (Abbildung
4.19). Die einzelnen Ausschnitte A-A bis D-D kennzeichnen die im Vollprofil dargestellten
Schnitte.

Ausgangspunkt der Belastung bilden die Krifte in Tabelle A.1. Die Abduktorenkraft
wurde Uber den Trochanter major und die Gelenkkraft iiber Gebiete des Femurkopfes
flichig verteilt. Diese Verteilung wurde mehrfach variiert. Desweiteren wurden Simula-
tionen durchgefiihrt, bei denen z. B. am Trochanter minor fiktive Krifte angenommen
wurden. Die Ergebnisse werden an einer der flichigen Lasteinleitungen am Femurkopf
und am Trochanter major diskutiert (Abbildung 4.20). Distal ist das Modell unverschieb-
lich gelagert.
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D-D

' C-C

Abb. 4.19: Rekonstruktion des proximalen Femurs aus CT - Daten als Finite Element Netz.

B-B

Wie den Darstellungen des Vollprofils in Abbildung 4.20 zu entnehmen ist, liegen medial
und lateral periostal kortikale Strukturen vor. Ventral und dorsal hingegen haben sich
periostal groBlere Regionen geringer Dichte ausgebildet. In der Variation der Lasteinlei-
tungen, z. B. durch die Annahme einer Muskelkraft, die am Trochanter minor angreift,
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bildet sich auch lateral und dorsal eine kortikale Struktur aus. Der Schnitt D-D beschreibt
ungefdhr die Ebene, in der die Resultierende der Lasteinleitung wirkt. Der Bereich hoher
Dichte vom Kopf iiber den Hals in die mediale Diaphyse entspricht ungefihr dem Ergebnis
des zweidimensionalen Falls.

Inc : 100
Timre 1 000e+02

B 1.172=400

985001

7.990e-01

8.110=01

4.240=-01

2.370e01

5.000=-02

Abb. 4.20: Dichteverteilung im dreidimensionalen Modell.
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Auch lateral verlduft ein Bereich hoher Dichte vom Trochanter major in die laterale Dia-
physe. Bereiche geringerer Dichte lassen sich in der Mitte der Diaphyse ausmachen. Dieses
wird auch mehr (B-B) oder weniger (A-A) durch die Dichteverteilung in den Querschnit-
ten bestdtigt. Im Laufe der Variation der Lasteinleitung bestatigte sich, daf} der Dich-
teverlauf sehr stark von der jeweiligen Belastungssituation abhingig ist. Bei technischen
Problemstellugen wére zu erwarten gewesen, dafl im dreidimensionalen Fall die Dichte-
verteilungen realitdtsnéher hiatten ausfallen miissen. Durch die stark vereinfachende An-
nahme der Gelenkkraft und der Abduktorenkraft am Trochanter major lassen sich jedoch
die gewiinschten Ergebnisse nicht erzielen. Das war unter Beriicksichtigung der Aspekte
der funktionalen Anpassung jedoch zu erwarten, da ansonsten die restlichen, am proxi-
malen Femur angreifenden Muskeln und die dadurch zu tibertragenden Belastungen keine
Auswirkung auf die Anatomie des Femurs gehabt hiatten. Das Modell scheint somit nicht
geeignet unter diesen vereinfachten Lastannahmen realistische Aussagen bzgl. der Dich-
teverteilung im proximalen Femur treffen zu kénnen. Die im Anhang A.1 aufgelisteten
Untersuchungen sind entsprechend kritisch zu tiberpriifen. Mit Hilfe der angenommenen
Belastungen konnen keine klinisch verwertbaren Aussagen getroffen werden.

Da die Belastungskollektive des Femurs nach wie vor unbekannt sind, kann das Modell
jedoch dazu genutzt werden rekursiv die Belastungen an die physiologische oder patholo-
gische Dichteverteilungen anzupassen. Somit scheint es méglich, im Vergleich zu klinisch
bestimmten Dichteverteilungen, die durch Lastannahmen berechneten Dichteverteilungen
zu verifizieren, um somit zu gesicherteren Aussagen bzgl. der Lastkollektive zu gelangen.

4.5 FE - Simulation zur Strukturoptimierung techni-
scher Konstruktionen

Das die Natur als Lehrmeister fiir technische Konstruktionen, insbesonders fiir Leichtbau-
konstruktionen dienen kann wurde schon von MATTHECK beschrieben, vgl. hierzu [Mat90]
und [Mat93]. MATTHECK geht bei seinen Uberlegungen vom Axiom der konstanten Span-
nungen aus. Dieses Axiom ermdéglicht die Konstruktion des einzig ,guten mechanischen
Designs“. Nach MATTHECKS Ausfithrungen diirfen in diesem weder Sollbruchstellen noch
unterbelastete Bereiche vorkommen. Bei Biegespannungen reduziert sich die Forderung
nach konstanten Spannungen im Bauteil auf die Bauteiloberfliche. Im Bereich der neu-
tralen Faser liegt entsprechend der gemachten Ausfiihrungen bei einem Vollquerschnitt
Materialverschwendung vor, es sei denn, man verwendet einen Hohlquerschnitt, der bei
Knochen vielfach vorliegt.

Anhand von zwei leicht iiberschaubaren Modellen wird gezeigt, dal das anisotrope Evo-
lutionsmodell in der Lage ist, dem Konstrukteur Designvorschlage zu liefern, die in Bezug
auf die angreifenden Belastungen materialsparend ausgelegt sind. Ausgehend von einem
Anfangszustand konstanter Dichte im gesamten Balkenmodell entwickeln sich unter einer
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Belastung der in Abbildung 4.21 dargestellte Designvorschlag und unter drei an verschie-
denen Stellen angreifenden Belastungen die in Abbildung 4.22 dargestellten Designvor-
schlage.

homogene Anfangsdichte p = 4,0

.500c+00
o 7.754e00
o 7.009ex00

8.282¢+00

5516100 ' 252202
47200 214902
4M 700 184302
A21e00 1.442002
2503100 829002
1.780c+00 1.350e-0D
10850 «}0 2R
Dichteverteilung Verteilung der Dichteinderung

Abb. 4.21: Finite Element Simulation zur Strukturoptimierung, Beispiel 1.

Es bildet sich eine Fachwerkstruktur in Form eines Bogentréigers aus. Die Dichteinderung
Ap bei Abbruch der Simulation liegt zwischen -3,6e — 03 und 4,6e — 02. Eine weitere
Dichtezunahme vollzieht sich in nennenswerter Gréfle nur im schon ausgebildeten Trager
selbst. Dieser Designvorschlag kann somit als optimiert im Sinne der Materialverwendung
betrachtet werden.
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X

homogene Anfangsdichte p = 2,0

L. 01

Dichteverteilung Inc: 50

Dichteverteilung Inc: 150 J

Abb. 4.22: Finite Element Simulation zur Strukturoptimierung, Beispiel 2.

In Bezug auf die drei angreifenden Belastungen sind in Abbildung 4.22 zwei Designvor-
schldage, nach 50 und nach 150 Inkrementen dargestellt. Auch hier bildet sich im Laufe
der Simulation eine Fachwerkonstruktion aus. Es ist dabei klar zwischen Gebieten gerin-
ger und hoher Dichte, d. h. zwischen Gebieten, in denen zwangslaufig Material vorliegen
mufl, und Gebieten, in denen auf Material verzichtet werden kann, zu unterscheiden. So-
mit kénnen mit Hilfe des in Kapitel 3.7 konzipierten Evolutionsmodells Designvorschldge
fiir technische Anwendungen ermittelt werden, die den Materialeinsatz reduzieren und
damit zur Kosteneinsparung beitragen.
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5. Zusammenfassung und Ausblick

Ausgehend von den Uberlegungen von PAUWELS zur kausalen Histogenese wurde ein
Evolutionsmodell zur Beschreibung der funktionalen Anpassung von Knochen entwickelt.
Dabei wurde unterstellt, daf§ die funktionale Anpassung des Knochens relativ langsam
verliuft und dafl mechanische Groflen mafigeblich fiir den formgebenden Proze verant-
wortlich sind und diesen steuern. Da sich diese Prozesse sehr langsam vollziehen, wurden
sie quasi-statisch formuliert.

In der mechanischen Beschreibung des Knochens am Beispiel des Femurs wurde der Kno-
chen als Struktur, als Material und als System betrachtet. Alle diese unterschiedlichen
Abstraktionsebenen zeigen, im Vergleich zu den detaillierten Kenntnissen tiber Belastung
und Materialverhalten mechanischer Bauteile, ein gravierendes Wissensdefizit. Als Be-
griindung hierfiir sind neben der Komplexitat der menschlichen Anatomie und der Bio-
logie auch die Probleme bei der Beschaffung anatomischer Daten und die fehlende Kon-
trollmoglichkeit der Berechnung anzufiihren. Es gibt kein nicht invasives MeBverfahren,
mit dessen Hilfe eine experimentelle Bestimmung der Muskelkrafte oder der resultierenden
Krifte zwischen den artikulierenden Gelenkflichen erfolgen kénnte [Sie94]. Ebensowenig
existiert ein nicht invasives Mef3verfahren, mit dessen Hilfe alle mechanischen Werkstoff-
kennwerte befriedigend bestimmt werden kénnten. Selbst stark vereinfachte Modelle erfor-
dern eine Vielzahl von anatomischen Daten, die individuell verschieden sind. Bislang war
man auf die Sezierung von anatomischen Priparaten angewiesen, um die exakte Identifi-
zierung aller relevanten Gewebetypen zu erméglichen. Mit Hilfe von daran anschliefenden
Skalierungsverfahren soll aus diesen Daten niherungsweise auf die Anatomie des betref-
fenden Probanden geschlossen werden. Durch die Kernspintomographie zeichnet sich eine
Moglichkeit ab, diese Skalierungsverfahren durch individuelle, nicht invasive Messungen
abzul6sen oder erheblich zu verbessern. Es fehlt jedoch an Verfahren, um die Aufnahmen
quantitativ auszuwerten, da dieses in der medizinischen Anwendung zur Zeit noch eine
untergeordnete Rolle spielt.

Bedingt durch diese Schwierigkeiten stiitzte sich die Entwicklung auf Hypothesen, deren
Einfiihrung letztlich nur durch den qualitativen Vergleich der Ergebnisse mit klinischen
Beobachtungen zu rechtfertigen ist. Die wichtigsten Hypothesen und die daraus abgelei-
teten Ansitze zur Beschreibung des adaptiven Knochenverhaltens wurden erldutert, ana-
lysiert und verglichen. Mit keinem dieser Ansitze konnten alle beobachteten und durch
Experimente belegten Auswirkungen der mechanischen Einfliisse auf das Knochenwachs-
tum und den Knochenumbau beschrieben werden. Erst mit der in dieser Arbeit vollzo-
genen Entwicklung der anisotropen Evolutionsgleichung fiir den Steifigkeitstensor konnte
die Dichteinderung in Form der Anderung der elastischen Eigenschaften, die Umorien-
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tierung der inneren Struktur, in Form der Ausrichtung der Spongiosabilkchen bzw. die
Umorientierung der Knochenlamellen entlang der Hauptbeanspruchungsrichtung und der
Fliachenumbau in Form der Anderung der Knochengeometrie dargestellt werden.

Die Vergleichbarkeit der Ergebnisse dieses Ansatzes mit klinischen Aufnahmen in Form
von Rontgenbildern und mit den der Literatur entnommenen Resultaten wurde erméglicht,
indem der Ansatz in das kommerzielle Finite Element Programm MARC (Analysis Rese-
arch Corporation, Palo Alto, Ca) iiber Benutzer-Schnittstellen eingebunden wurde. Ne-
ben dieser Einbindung wurden gleichzeitig verschiedene andere Modelle implementiert
und untersucht. Anhand eines zweidimensionalen Finite Element Modells konnte ein im
Vergleich zum Roéntgenbild qualitativ guter Dichteverlauf bestimmt werden. Im Vergleich
zu anderen Modellen wurden keine negativen, physikalisch nicht sinnvollen Steifigkeiten
erzeugt. Desweiteren konnte mit dem vorgestellten Ansatz ein stabiler und konvergenter
Dichteverlauf ermittelt werden, der nicht die sogenannten ,Schachbrettmuster* der an-
deren Modelle erzeugt. Nachteilig wirkt sich aus, dal der Umbau der inneren Struktur
nicht geschlossen darstellbar ist. Die Darstellung in Form von Entwicklungsplots fiir die
einzelnen Komponenten des Steifigkeitstensors ist aufgrund mangelnder experimenteller
Daten zum Vergleich unergiebig.

Durch die Implantation einer Endoprothese kommt es zu einer unpyhsiologischen Be-
lastung im angrenzenden Knochenvolumen. Unnatiirlich reduzierte Belastungen fiihren
zu einer Inaktivitdtsosteoporose, die langfristig die Stabilitit des Implantats gefihrdet.
Um eine mdoglichst physiologische Belastung des Femurs zu erreichen, ist daher bei der
Entwicklung eines neuen Implantats die Finite Element Methode eine wertvolle Hilfe. Am
zweidimensionalen Knochen-Implantat-Modell konnten die klinisch zu beobachtenden cha-
rakteristischen Merkmale der aseptischen Lockerung von Hiiftendoprothesen nachgebildet
werden. Somit steht der Entwicklung von Implantaten ein Werkzeug zur Verfiigung, wel-
ches zur Beurteilung von Prothesen herangezogen werden kann. Nach TENSI et al. lassen
sich mit Hilfe derartiger Modelle die Qualitétssicherheit des Implantats erhéhen, die Her-
stellungskosten reduzieren und eine Verbesserung der Verankerung im Knochen erzielen
[TOGH94]. Aussagen zur Zeitdimension des Versagens des Knochen-Implantat-Verbundes
kénnen momentan nicht vorgenommen werden. Dieser Fragestellung mufl zukiinftig in in-
terdisziplindren Teams nachgegangen werden.

Bei der Analyse der prognostizierten Dichteverteilung am dreidimensionalen proximalen
Femurmodell wird der Mangel an Kenntnissen iiber die reale Belastungssituation deut-
lich. Grundséitzliche Merkmale der physiologischen Struktur kdnnen mehr oder weniger
nachgebildet werden. Die Schwiiche liegt allerdings nicht im Evolutionsmodell begriindet,
sondern in den ungeniigenden Inputgrofen. Die unter Benutzung solch stark idealisierter
Lastannahmen ermittelten Ergebnisse diirfen nicht zur Beantwortung klinischer Frage-
stellungen herangezogen werden. Es konnte jedoch gezeigt werden, daf mit Hilfe dieses
Modells Belastungsvariationsstudien durchgefithrt werden konnen, mit denen es mdglich
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sein diirfte, auf die realen, bis heute unbekannten Belastungen des Femurs zu schliefien.

An zwei einfach nachvollziehbaren Beispielen wurde gezeigt, dafl die funktionale Anpas-
sung der Natur im Sinne einer Optimierung der hochsten Festigkeit bei geringem Material-
einsatz auch als Hilfsmittel der Konstruktion zum Einsatz kommen kann. Die vorgestellte
Evolutionsgleichung diente hier als Mittel zur Strukturoptimierung technischer Bautei-
le. Die Ubertragbarkeit auf anspruchsvollere Einsitze muf jedoch zukiinftig noch gezeigt
werden.

Neben den aufgefiihrten Méglichkeiten, die die Ansidtze der beschriebenen Art bieten,
offenbart diese Arbeit jedoch eine grofie Anzahl von zukiinftigen Einsatzgebieten fiir in-
terdisziplindre Arbeiten. Zu nennen ist hier das Beispiel, dafl der Knochen nicht abrupt auf
eine Belastungsinderung reagiert, so dafi eine Verzégerung der Umbauantwort in Betracht
gezogen werden mufl. Erste Arbeiten auf diesem Gebiet wurden z. B. von LEVENSTONE et
al. [LBJC94] und [LBCJ95] durchgefiihrt. Weil iiber die Kontaktfliche zwischen Implantat
und Knochen der Kraftfluff, nach heutiger Sicht der Dinge die Anregung zum Knochenum-
bau, verlauft, muf} dieser Fliche viel Aufmerksamkeit gewidmet werden. Als erster Ansatz
der Beschreibung dieses Problems sind z. B. die Arbeiten von WEINANS et al. zu erwdhnen
[WHG93]. Neben der Betrachtung des Femurs mu die Ubertragbarkeit der Ergebnisse
auf andere knocherne Strukturen vorangetrieben werden. Erste Spannungsanalysen wer-
den z. B. von DALSTRA et al. am Becken vorgenommen [DH95], [DHE95]). Von GOEL
und SEENIVASAN wurde versucht, mit Hilfe einer einfachen adaptiven Umbautheorie die
optimale Oberfliche eines Wirbelkérpers nachzubilden {GS94]. In einer neueren Arbeit
wenden GOEL et al. entsprechende Algorithmen zur Bestimmung der Dichteverteilung im
Wirbelkérper an [GRKG95]. Neben den schon angesprochenen stehen alle anderen Teile
des Skeletts als Einsatzgebiete zur Verfligung. Eine wichtige zu klarende Frage ist diejenige
nach dem, das Knochenwachstum auslésenden Stimulus. Wihrend einige Autoren zeigen,
wie z. B. in [Car87], [COFS87], [WC90] und [BKV91} dargelegt, dal mechanische Span-
nungen eine wichtige Rolle in der Entwicklung von Skeletten und im Ossifikationsproze3
spielen, kommte es fiir PERREN weniger auf die Verinderung der Spannung im Knochen
als vielmehr auf die durch die Belastung im Weichgewebe ausgeloste Deformation an.
Ein Hauptaugenmerk zukiinftiger Untersuchungen mufl auf der Bestimmung der realen
Belastungsgeschichten liegen, vgl. hierzu z. B. [Dud96]. Thre Kenntnis ist unabdingbare
Voraussetzung, um mit Hilfe des vorgestellten Ansatzes zum Knochenumbau verbesserte
klinische Aussagen treffen zu konnen. Daneben miissen mehr Daten zur Verfiigung ste-
hen, um sowohl qualitative als auch quantitative Vergleiche anstellen zu kénnen. Solange
diesbeziiglich Ergebnisse nicht in befriedigender Form vorliegen, stiitzen sich die Ansétze
zum Knochenwachstum und -umbau auf Hypothesen. Kénnen damit jedoch klinische Be-
obachtungen reproduziert werden, scheinen diese Ansdtze ihre Berechtigung zu besitzen.
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A. Anhang

A.1 Vergleich verschiedener Finite Element Modelle

Erklirung zu den in der Tabelle verwendeten Abkiirzungen

Die in der Spalte Literatur mit [*] gekennzeichneten Aufsitze wurden der Zusammenstel-
lung in [RSS79b] und [RSSS80] entnommen.

In der Spalte Form der Belastung werden unter den ,Begriffen* Stanford und Carter die
in der folgenden Tabelle dargestellten Belastungen subsummiert.

Gelenkkraft Abduktorenkraft
Lastfall | Lastzyklen pro Tag | Betrag | Richtung | Betrag | Richtung
1 5000 2317 N 24° 703 N 28°
2 2500 1158 N —15° 351N —8°
3 2500 1548 N | 56° 468 N 35° |

Tabelle A.1: Betrag und Richtung der einzelnen Krifte der 3 Bela-
stungsfille. Die Winkelangaben sind im Bezug zur Vertikalen angegeben
(positive Drehrichtung mit dem Uhrzeigersinn), vgl. [BOC90b].
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A.2 Implementierung des Modells in MARC

Das FEM-Programm MARC (Analysis Research Corporation, Palo Alto, Ca) bietet die
Moglichkeit, mit Hilfe sogenannter User Subroutines eigene Materialgesetze zu definieren.
Zur Implementierung der in dieser Arbeit vorgestellten Theorien wurde die Unterroutine
HYPELA fiir hypoelastisches Materialverhalten gewahlt. Alle eigens implementierten Rou-
tinen, die hier nicht ausgefiihrt werden, werden von der Routine HYPELA aufgerufen und
gesteuert, sie ist in FORTRAN geschrieben und besitzt folgendes Format:

SUBROUTINE HYPELA(D,G,E,DE,S,TEMP,DTEMP,NGENS,N,NN,KC,MATS,
1 NDI,NSCHEAR)

IMPLICIT REAL *8 (A-H, 0-Z)

DIMENSION D(NGENS,NGENS), G(NGENS), E(NGENS), DE(NGENS,NGENS),
1 S(NGENS), TEMP(i), DTEMP(i), N(2)

user coding

RETURN
END

Die Bedeutung der relevanten Variablen der Unterroutine HYPELA werden im folgenden
erliutert:

D(NGENS,NGENS) Tangentensteifigkeitsmatrix K
(wird innerhalb der Unterroutine definiert)

E(NGENS) Dehnungsvektor € zu Beginn des Inkrementes
(wird von auflen {ibergeben).
S(NGENS) Spannungssvektor o zu Beginn des Inkrementes

(wird von auflen iibergeben).
Innerhalb der Unterroutine mufl dieser Vektor mit den
Spannungswerten am Ende des Inkrementes belegt werden.

DE(NGENS) Vektor der angenommenen inkrementellen Dehnungsinderung Ae
(wird von auflen tibergeben).

NGENS Grofle der Tangentensteifigkeitsmatrix K
(wird von auflen iibergeben).

N(1) User-Element-Nummer (wird von auflen iibergeben).

NN Integrationspunkt-Nummer (wird von auflen iibergeben).

Innerhalb der MARC-Eingabedatei (name.dat) wird das Materialverhalten der Knochen-
elemente mit Hilfe der Materialdefinition hypoelastic festgelegt. Wird fiir ein so defi-
niertes Element wahrend der Berechnung des Modells eine Spannungs-Dehnungsbeziehung
bendétigt, so wird die Unterroutine HYPELA aufgerufen.




A.2. Implementierung des Modells in MARC 143

Vom Main-Program wird der Spannungssvektor o,,, der Dehnungsvektor e, und Vektor
der angenommenen inkrementellen Dehnungsédnderung Ae,, zu Beginn des Inkrementes n
libergeben. Der Steifigkeitstensor C wird entsprechend Abbildung 4.1 berechnet.

Mit Hilfe der Tangentensteifigkeitsmatrix K = C wird aus der Spannung o ,, der Dehnung
€, und der angenommenen inkrementellen Dehnungsénderung Ae, die Spannung o,
am Ende des Inkrementes berechnet.

O(ntl) = K(En + Aen) (Al)

Der Wert der Spannung o, stellt jedoch nur eine Naherung der exakten Losung dar,
weil mit einer angenommen Dehnungsinderung Ae,, gerechnet wurde. Mit Hilfe der Full
Newton-Raphson Iteration wird dieser Vorgang solange wiederholt, bis die inneren Krifte
mit den dufleren Kriften im Gleichgewicht stehen. Das bedeutet, daf die Routine in
jedem Zeitschritt fiir jeden Integrationspunkt mehrfach aufgerufen wird. Das Iterations-
verfahren wird im dat-File {iber den control-Befehl gesteuert. Die maximale Anzahl an
Iterationsschritten pro Inkrement wird auf 10 gesetzt. Als Konvergenz-Kriterium wird die
maximale relative Gréfle des nicht ausbalancierten Lastvektors (relative residual checking)
verwendet:

o ” tAtp t+AtF(i—1)|
ot > —

[ maz (A.2)

max

Da die Dichte jeweils nur beim ersten Aufruf der Routine geindert werden muf}, wird
der Routine tiber den MARC common-Block concom die Variable ncycles zur Verfiigung
gestellt, die mit der Anzahl der Iterationsschritte belegt ist. In diesem common-Block ist
auch die Variable inc enthalten, die mit dem aktuellen Zeitschritt (Inkrement) belegt ist.
Die Variable inc wird benétigt, um im 0. Inkrement die Anfangsdichte p; zu setzen und
um daraus den isotropen Steifigkeitstensor zu bilden.

Die innerhalb der Routine berechnete Dichte bzw. Dichteinderung wird in einer Feldva-
riable rho bzw. deltarho der Grofle (n X nn) abgelegt. n steht hierbei fiir die Anzahl
der Elemente des FE-Modells (n) und nn fiir die maximale Anzahl von Integrations-
punkten pro Element (nn). Um die Werte dem Postprocessing in MARC zugiinglich zu
machen, werden die beiden Felder am Ende jedes Inkrementes mit Hilfe der User Subrou-
tine ELEVAR auf den internen Feldern {state variables) dt(2) und dt(3) abgelegt. Die User
Subroutine ELEVAR wird im dat-File mit der udump-Option aufgerufen. Desweiteren muf}
im dat-File angegeben werden, dafBl die state variables dt(2) und dt(3) mit ins Ausgabe-
File (name.t19) geschrieben werden sollen (post-Befehl).

Zur Realisierung der Ausgabe weiterer Groflen z. B. interner Variablen oder der Kom-
ponenten des Steigigkeitstensors Cj; wird die User Subroutine PLOTV verwendet. Hierin
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koénnen die in HYPELA berechneten Groflen dem Postprocessing zuginglich gemacht wer-
den. Die Initalisierung der Grofien als auch des Aufrufs dieser Routine wird ebenfalls iiber
den post-Befehl gesteuert.

Das Modell wird mit drei verschiedenen Lastfillen belastet. Um die Kréfte in einer be-
stimmten zeitlichen Abfolge an den entsprechenden Knotenpunkten des Modells aufzu-
bringen, wird die User Subroutine FORCDT verwendet. Im dat-File wird die Routine mit
der Option forcdt gefolgt von einer Liste von Knotennummern aufgerufen. Die User
Subroutine FORCDT bietet die Maglichkeit, die inkrementelle Anderung der dufieren Kno-
tenpunktkrifte zu definieren.
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