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Kurzfassung

Die Osteochondrosis dissecans (OCD) ist eine der am haufigsten auftretenden Ge-
lenkerkrankungen bei Pferden. Durch eine ausbleibende Ossifikation des Knorpels
wahrend der Wachstumsphase kann es zur Loslosung von Knorpel- und Knochenteilen
kommen und in Folge zur Lahmheit des Pferdes. Bisher geht man davon aus, dass
die Entstehung von mehreren Faktoren abhangt.

In dieser Arbeit wird der Zusammenhang zwischen der Belastungssituation des
Knochen- und Knorpelgewebes und dem Auftreten von OCD untersucht. Dafiir wird
ein Finite Element Modell des Sprunggelenks eines Fohlens erzeugt. Die Geometrie
des 3D-Modells wurde aus Computertomographischen Bildern abgeleitet. Strukturen,
wie Knorpel, Sehnen, Biander und Muskeln, die aus den Bildern nicht hervorgehen,
wurden soweit wie nétig implementiert. Die Daten fiir die Belastungsfille des Gangs,
Trabs und Sprungs wurden aus experimentellen Bewegungsanalysen aus der Literatur
herangezogen.

Die Ergebnisse zeigen, dass die mit diesem Modell berechneten Belastungen vor
allem im Bereich des mittleren Sagittalkamms auftreten. Eine weitere Belastungszone
ist am medialen Rollkamm vorzufinden. An der Gelenksfliche der Tibia wirkt an
den Seitenflichen des mittleren Kamms die hochste Spannung. Stellen mit hoher
Druckspannung korrelieren mit Gebieten in denen OCD haufig auftritt.

Abstract

Osteochondrosis dissecans (OCD) is one of the most frequently occurring degenerative
joint diseases in horses. The absence of cartilage ossification during the period
of growth can lead to a dissociation of cartilage- and bone-fragments and as a
consequence to lameness in the limb of the horse. At present it is believed that the
origin of OCD depends on a variety of factors.

This study shows the relation between the load condition of bone and cartilage
tissue and its connection to OCD. A subject-specific finite element model of a hock
joint of a foal was developed. The geometry of the 3D-model was genereated out of
computertomographic scans. Tissues, like cartilage, ligaments, tendons and muscles,
which are not visible in the CT-Scans, are implemented into the modell. Load data
from movement experiments out of literature are used for the analysis cases of walk,
trot and jumping.

The calculated results with the FE-model show a high load in the area of the
intermediate ridge of the tibia. Another area with pressure is the trochea talus medial.
The joint surface of the tibia is highly stressed at the lateral and medial faces of the
intermediate ridge. Areas with high peak stress correlate with sites of common OCD
injury.
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1 Einleitung

Im Pferderennsport ist es gang und gédbe junge Pferde so schnell wie moglich an
den Rennsport heranzufiihren. Junge Fohlen werden schon frith in das Training
aufgenommen und es wird versucht eine hohe Wachstumsrate durch spezielle Fiitte-
rung zu erreichen, um das noch nicht ausgewachsene Pferd leistungsfahig zu machen.
Diese Optimierung der Wachstumsgeschwindigkeit fithrt nicht selten dazu, dass
Komplikationen auftreten. Eine der héufigsten Krankheiten, die bei jungen Pferden
diagnostiziert wird, ist die Osteochondrose dissecans (OCD). Studien zeigen, dass
vor allem bei Warmblutpferden die Rate der Erkrankungen bei etwa 25% liegt [22].

Osteochondrose ist eine degenerative Erkrankung, die wahrend des Wachstums
des Knorpelgewebes auftritt. Es kommt zu einer Storung der endochondralen Ossi-
fikation des Knorpels an den Gelenksfléchen. Als Folge kénnen sich Knorpel- oder
Knochenteile 16sen. In diesem Fall spricht man von Osteochondrosis dissecans (OCD).
Die abgelosten Teile konnen in der Gelenkhohle wandern und umliegendes Gewebe
beschédigen und schlussendlich zu Lahmheit fiihren. Diese Storung kann in verschie-
denen Gelenken vorkommen, wobei zu den am héufigsten betroffenen Gelenken, das
Fessel-, Sprung-, und Kniegelenk zéhlen [3]. Die genaue Ursache fiir die Entstehung
von OCD ist noch nicht gekléart. Jeffcot [21] schreibt, dass es sich bei OCD um eine
multifaktorielle Krankheit handelt. Es spielen sowohl Genetik, Fiitterung, Belastung,
Bewegung und Wachstum eine grofie Rolle.

In dieser Arbeit soll der Zusammenhang zwischen der Belastungssituation der
Knochen- und Knorpelstruktur im Sprunggelenk von Fohlen und dem Auftreten von
OCD untersucht werden. Besonders an Punkten an denen OCD héufig auftritt, soll
die Belastung auf das Gewebe ermittelt und genauer analysiert werden.

Die Finite Elemente Methode(FEM) hat sich als ein hilfreiches Tool fiir die Ermitt-
lung von Belastungen in biomechanischen Problemstellungen erwiesen [13]. Basierend
auf Aufnahmen von bildgebenden Verfahren wie der Computertomographie, ist
es moglich ein dreidimensionales Modell zu erstellen, welches in eine FE-Software
importiert werden kann. Durch eine méglichst realistische Simulation werden Belas-
tungssituationen im Gelenk erfasst und kénnen Aufschluss iiber das Verhalten, in

Zusammenhang mit OCD geben.



Im ersten Teil der Arbeit wird auf die Grundlagen der Anatomie des Sprunggelenkes
und der Entstehung von Osteochondrosis dissecans eingegangen. Des Weiteren werden
spezielle Gebiete der Finite-Elemente Methode erldutert. Danach folgt eine Beschrei-
bung der angewendeten Modellierungsschritte fiir das Modell des Sprunggelenkes.

Abschlieflend werden die Ergebnisse der Analysen préasentiert und diskutiert.



2 Grundlagen

2.1 Anatomie des Sprunggelenks

Das Fuflwurzel- oder auch Sprunggelenk ist ein komplexes Gelenk, das zwischen
der Tibia(Schienbein) und dem Tarsus (Mittelfufl) liegt. Werden die Tibia und der
Talus mitgezahlt so besteht das Gelenk aus 10 verschiedenen Knochen (Abb.2.1).
Das Gelenk setzt sich proximal aus der Tibia, in der oberen Ebene aus dem Talus
(Sprungbein) und dem Calcaneus (Fersenbein), in der mittleren Ebene aus dem Os
tarsi centrale, und in der unteren Ebene von medial nach lateral liegend aus dem
verwachsenen Os tarsale primum et secundum, dem Os tarsale tertium und dem Os
tarsale quartum zusammen. Distal wird das Gelenk durch Os metatarsale II bis IV

(Mittelfulknochen) abgegrenzt.

Talus

Os tarsale IV

Os tarsale I+1I Os metatarsale IV

Os metatarsale III 7—;

Os metatarsale II

Abbildung 2.1: Schrége Ansicht des Sprunggelenks
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Abbildung 2.2: Gelenke

Die drei Hauptaufgaben des Gelenkes sind Energie am Beginn der Standphase zu
absorbieren, den Vortrieb am Ende der Standphase zu liefern und die Hohe des Hufes
wahrend der Schwungphase zu regeln. Das Sprunggelenk ist eine sehr komplizierte
Gruppe von Gelenken éhnlich wie der menschliche Knéchel. Es handelt sich dabei um
Synovial-Gelenke. Synovial-Gelenke bestehen aus zwei Knochenenden, die von einer
Knorpelschicht umfasst sind und durch die Gelenkkapsel miteinander verbunden

sind. Das Knochelgelenk setzt sich aus folgenden Gelenken zusammen (Abb. 2.2):

Tibiotarsal oder tarsocrural Gelenk

Proximal intertarsal Gelenk oder talocalcanealcentroquartal Gelenk

Distal intertarsal Gelenk oder centrodistal Gelenk

Tarsometatarsal Gelenk

Talocalcaneal Gelenk

Das Tibiotarsal Gelenk zwischen Tibia und Talus ist das Gelenk mit der grofiten
Beweglichkeit. Die Tibia rotiert um die Trochlea des Talus, dies macht circa 90% der
gesamten Bewegung des Knochelgelenks aus. Die Gelenke darunter sind durch Bander
straff verbunden und bieten kaum Bewegung (nur ca. 10%). Diese Gelenkstruktur

dient als Puffer fiir St68e und Drehbewegungen.



2.1.1 Tibiotarsal Gelenk

Dieser Bereich des Knochelgelenks ist am haufigsten von Osteochondrosis Dissecans
(OCD, siehe Kapitel 2.1.5) betroffen. Bestehend aus der Trochlea des Talus und
der gespiegelten Gelenkflache des distalen Endes der Tibia, funktioniert das Gelenk
wie ein typisches Schraubengelenk. Die beiden Rollkdmme bzw. die entsprechenden
Rinnen, die in einem Winkel von 12 bis 15 Grad dorsolateral zur Sagittalebene der
Gliedmaflen laufen, fithren das Gelenk. Die Gelenkfliche der Trochlea des Talus ist
beinahe doppelt so grof3, wie die Gelenkflache der Cochlea der Tibia [39].

(a) Tibia (b) Talus

Abbildung 2.3: Gelenkflichen der Tibia und des Talus

Zu den Pradilektionsstellen von OCD gehoren vor allem der mittlere Sagittalkamm
des distalen Endes der Tibia und der laterale und mediale Rollkamm der Trochlea
des Talus.

2.1.2 Knochen

Knochengewebe weist im Vergleich zu Materialien, die zum Teil im Maschinenbau
verwendet werden, kein homogenes, isotropes Materialverhalten auf. Der Rohrenkno-
chen besteht ndmlich neben seiner harten Auflenschicht, der Kortikalis, aus einer
innen anschlieBenden balken- ,plattenartigen Struktur, der Spongiosa. Die Evolution

hat hier ein besonderes Beispiel der Leichtbauweise hervorgebracht.

Knochenaufbau

Knochen sind das tragende Element und somit auch eines der héartesten Gewebe
eines Wirbeltieres. Grundsétzlich bestehen Knochen aus ca. 25% Wasser, 30% orga-
nischen Stoffen, 45% anorganischen Mineralien wie Kalzium, Phosphor Magnesium

und geringen Mengen an Eisen, Kalium und Natrium [26]. Knochen kénnen die



verschiedensten Formen annehmen und haben fiir ihr geringes Gewicht eine sehr hohe
Héarte und Festigkeit. Unterschieden wird zwischen Rohrenknochen, flachen Knochen,
kurzen kompakten Knochen, unregelméfig geformten Knochen, Sesambeinen und
lufthaltigen Knochen. Der Rohrenknochen besteht aus den beiden Knochenenden
(Epiphyse) und dem Knochenschaft(Diaphyse). In der Wachstumsphase existiert
zwischen Enden und Schaft die Langenwachstumsfuge (Metaphyse).

Kortikalis .
‘ Spongiosa

Knochenhaut

Gelenks-
knorpel

BlutgefaBe Knochenmark \

Markhahle Wachstumsfuge

Abbildung 2.4: Knochenaufbau

Makroskopisch unterscheidet man zwei Formen von Knochengewebe, Kortikalis,
oder auch Kompakta genannt, und Spongiosa. Die Kortikalis ist die duflere feste
Schicht des Knochen und im Bereich der Diaphyse am stéirksten ausgebildet. Das
Gewebe weist eine geringe Anzahl an Zwischenraumen (ca. 5-30% Porositét) auf
und tragt etwa 80% zur totalen Masse des Knochens bei. Die Spongiosa fiillt den
inneren Bereich des Knochens, welche aus einem Netzwerk von Platten und Stédben
besteht. Die Hohlrdume bieten Platz fiir Blutgefale und Knochenmark und machen
den Knochen sehr leicht. Die Porositiat betragt in etwa 30-90% [26][6].

Knochenwachstum

Ossifikation oder Osteogenese wird der Prozess der Bildung von Knochengewebe
genannt. Die Knochensubstanz kann sich entweder durch Differenzierung von Me-
senchymzellen zu Osteoblasten, desmale oder direkte Ossikation genannt, oder sich
durch die Entwicklung aus einem knorpelig vorgebildeten Stiitzelement bilden. Diese
Form wird chondrale oder indirekte Ossifikation genannt. Verantwortlich fiir das
Langen- und Breitenwachstum der Knochen ist die chondrale Ossifikation, welche
sich wiederum in die peri- und endochondrale Ossifikation unterteilen lasst [47][27].

Die perichondrale Ossifikation ist fiir das Breitenwachstum des Knochens zustén-
dig. Dabei lagern sich Osteoblasten ringférmig am Knorpelmittelstiick, der spateren

Diaphyse, ab. Kurz nach der perichondralen Ossifikation setzt auch die endochondrale



Ossifikation ein, die fir das Langenwachstum verantwortlich ist. An den Gelenkenden,
zwischen der Diaphyse und der Epiphyse, im Bereich der knorpeligen Epiphysenfu-
genscheibe (Metaphyse), kommt es durch Chondrozyten zu einer Knorpelvermehrung.
Die Epiphysen schieben sich dadurch auseinander, wahrend sich die dazwischen-
liegende Diaphyse verlangert. Das Langenwachstum dauert so lange bis sich die
Metaphyse schlielt. Dabei verschmelzen Diaphyse und Epiphyse miteinander und
der Epiphysenknorpel verknéchert. Beim Pferd dauert es in etwa zweieinhalb bis
drei Jahre bis der Prozess abgeschlossen ist. Bennett [6] gibt an, dass sich die distale
Epiphyse der Tibia bei Pferden nach ca. 20 bis 24 Monaten schlieft.

Vollstandig abgeschlossen ist das Knochenwachstum jedoch erst nach etwa fiinf

Jahren, wenn die Knochen ihre endgiiltige Dicke erreicht haben [43].

2.1.3 Muskeln und Bander

Gelenke werden durch eine Vielzahl von Muskeln, Sehnen und Bandern zusammenge-
halten und stabilisiert. Sehnen verbinden den Muskel mit dem Knochen und dienen
dazu die Kraft, die vom Muskel aufgebracht wird, zu tibertragen. Die Bénder verbin-
den Knochen miteinander und sorgen fiir eine Stabilisierung des Gelenks. Es wird
zwischen Flexoren (Beugemuskeln) und Extensoren (Streckmuskeln) unterschieden.

Die wichtigsten Muskeln und Sehnen die direkt am Tarsus angreifen sind:

e Flexoren
— Tibialis cranialis

— Peroneus tertius

Die Angriffspunkte des dorsalen Armes des tibialis cranialis greifen am dritten
Tarsalknochen und am proximalen Ende des MTIII an. Der mediale Arm greift am 1.
und 2. Tarsalknochen an. Der peroneus tertius hat vier Auslaufer, die an alle tarsal
Knochen (auBer T1 und T2) und an MTIII anschlieflen.
e LExtensoren

— Gastrocnemius medialis und lateralis

— Flexor digitalis superficialis

— Biceps femoris

Gastrocnemius medialis und lateralis und Biceps fermoris greifen alle iiber das

Calcanealband am tuber calcanei(Fersenhocker) an. Die medialen und lateralen



Retinacula(Haltebander) des Flexor digitalis superficialis sind auch mit dem tuber
calcanei verbunden [19][31].

Weitere Muskeln, die fiir die Bewegung des Gelenkes wichtig sind aber nicht direkt
angreifen, sondern durch horizontale Haltebander um den Tarsus gehalten werden,

sind:

e Flexoren
— Extensor digitorium longus

— Extensor digitorium lateralis

Sechs verschiedene Bénder stabilisieren das Sprunggelenk. Lateral liegen das
Ligamentum (Lig.) collaterale laterale longum und das Lig. collaterale laterale breve.
Medial verlaufen das Lig. collaterale mediale longum und das Lig. collaterale mediale

breve. Plantar findet man das Lig. tarsi plantaria und dorsal das Lig. tarsi dorsalia.

2.1.4 Knorpel

Knorpelgewebe besteht aus Chrondozyten (Knorpelzellen) und Extrazelluldrma-
trix(EZM, Matrix), deren wichtigste Bestandteile Proteoglykane(PG) und Kolla-
genfibrillen sind(Abb. 2.5). Knorpel besitzt eine feste Konsistenz, ist durch Druck
begrenzt verformbar und kehrt nach Entlastung in seine alte Form zuriick. Diese
als Druckelastizitat bezeichnete mechanische Eigenschaft kommt durch das Zusam-
menwirken von PG und Kollagenfibrillen zustande [26]. Knorpel ist dadurch ein
elastisches, biegestabiles Gewebe, das eine hohe Festigkeit besitzt. Der am héufigsten
in Gelenken vorkommende Knorpel ist der hyaline Knorpel, nicht so haufig sind der

elastische Knorpel und der Faserknorpel.

Gelenksflache

Proteoglykan-
Aggregate

Kollagenfibrillen -

Tidemark
kalzifizierter
Knochen Z
Subchondraler v
Knochen

Abbildung 2.5: Schematische Darstellung von Knorpelgewebe [3]

Aufgrund seiner Beschaffenheit spielt der Gelenkknorpel eine wichtige Rolle in
der Physiologie des Gelenks. Um eine schmerzfreie und reibungsarme Bewegung im
Gelenk zu ermoglichen, soll der Knorpel eine moglichst glatte Oberflache bieten.

Die elastische Eigenschaft des Knorpels fiihrt zu einer gleichméfigen Verteilung des



durch die Fortbewegung auftretenden Druckes im Gelenk. Zusétzlich dient er als
Puffer fir Stofe.

Bei Gelenkerkrankungen ist der Knorpel das am héufigsten betroffene Gewebe des
Gelenkes. Hinzu kommt, dass im fortgeschrittenen Alter der Knorpel nur noch eine

eingeschrankte Reparaturfahigkeit besitzt [12].

2.1.5 Osteochondrose

Osteochondrose (OC) ist eine Storung wahrend der Zelldifferenzierung beim Wachs-
tumsprozess des Knorpels. In deren Verlauf kann es zu einer Beeintrachtigung der
endochondrale Ossifikation im Bereich des wachsenden Knorpels kommen, als Folge
kommt es zu einer Knorpelverdickung. Die Versorgung der tieferen Schichten des
verdickten Knorpels mit Gelenkfliissigkeit ist dadurch, als Resultat der langeren
Diffusionsstrecke, nicht mehr ausreichend. Teile des Knorpels sterben ab. Die ausblei-
bende Ossifikation verhindert, dass bestimmte Blutgefdfie, die normalerweise tiefere
Knorpelschichten ernéhren, in den Knorpel einwachsen [48][44].

Durch die unzureichende Versorgung des Knorpels mit Nahrstoffen kommt es zu ei-
ner Degeneration und Nekrose der Chronozyten in den tieferen Knorpelschichten. Das
Knorpelgewebe mit Nekrosen ist nun anféalliger gegentiber mechanischer Belastung.
Es kann zu Rissen oder zu Abspaltung subchondralen Knochens und dadurch zu
freien Gelenkkorpern kommen [32]. Aus der Gruppe der sogenannte ,Developmental
Orthopaedic Diseases“(DOD) ist OCD bei weitem die haufigste Erkrankung.[28].

JEFFCOTT [21] gibt an, dass die Atiologie der Osteochondrose noch weitgehend
ungeklart ist. Einigkeit unter den Forschern herrscht jedoch dartiber, dass es sich
bei dieser Erkrankung um ein multifaktorielles Geschehen handelt [20]. Wichtige

Faktoren wie,
e die Fitterung,

e Hormone,

Wachstumsrate und Korpergrofe,

mechanische Belastung und Bewegung,

Vererbung,

Traumata



werden als Einflussfaktoren fir das Auftreten von Osteochondrose in Betracht gezogen
[23]. In der vorliegende Arbeit soll der Einfluss der mechanischen Belastung betrachtet

werden.

Osteochondrosis Dissecans

Die Osteochondrosis dissecans (OCD) ist eine spezielle Form der Osteochondrose, bei
der es zur Abspaltung von Knorpel- oder Knochenfragmenten kommt. Dabei bleiben
oft Blutgeféafie vom Gelenkrand mit den Fragmenten verbunden und fithren zu einer
Verkalkung oder Verknocherung der Knorpelteile. Die linsen- bis kirschkerngrofien
Chips fithren primér zu einer Schiadigung des angrenzenden Gelenkknorpels. Die
Folgen beim adulten Pferd sind degenerative Gelenkerkrankungen (Osteoarthrosen)
und schlussendlich die Unbrauchbarkeit des Pferdes [48].

Ossifizierende
Epiphyse

Cartilago —
epiphysialis

Stérung der
endochondralen
Ossifikation

Knorpelabldsung mit Knorpelretention und -nekrose
dem Ergebnis einer OCD mit der Bildung einer
subchondralen Zyste

Abbildung 2.6: Schema der Entstehung von OCD sowie der Bildung subchondraler Zysten
[50]

Als ein Teilaspekt der Osteochondrose kénnen die isolierten Gelenkchips ganz oder
teilweise vom Untergrund abgelost sein. Nicht nur die frei beweglichen Fragmente
schadigen das Gewebe, es konnen auch Fragmente festwachsen und durch eine

ungleichméfige Gelenkoberfliche Schaden anrichten. Im frithen Stadium der OCD
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kénnen Abflachungen von Gelenkflichen oder eine Verhértung im Knochen-Knorpel-
Ubergangsbereich auftreten [15].

In der Literatur treten fiir den Begriff der Ostochondrosis Dissecans verschiedene
Begriffe auf, wie: Gelenkmaus, Chip, Sequester, Gelenkkorper, Isolierte Verschattung
oder Gelenkstein [2].

Das Tarsucruralgelenk gehort zu den am haufigsten von Ostechondrose betroffenen
Gelenken beim Pferd [2]. Primér treten die OCD Lésionen am kranialen Sagittalkamm
des distalen Endes der Tibia auf. Weitere Pradilektionsstellen befinden sich am
lateralen und medialen Rollkamm des Talus (Abb. 2.3).
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2.2 Finite Elemente Methode

In diesem Abschnitt werden zuerst Grundgziige der Finite-Elemente-Methode (FEM)
erlautert. Der Ablauf einer Finite Elemente Analyse wird veranschaulicht und an-
schlieBend auf die Nichtlinearitaten (hyperelastische Material, Kontakt) eingegangen.
Da die FEM ein sehr umfangreiches Thema ist, werden hier nur die in der Arbeit
relevanten Themen néher betrachtet. Eine vollstindige Beschreibung der FEM ist
z.B. in BATHE [4] zu finden.

Die FEM ist das am héufigsten routinemafig eingesetzte Verfahren zur Berechnung
komplexer Konstruktionen in den Ingenieurswissenschaften [25]. Seit den 1950er
Jahren hat sich sowohl die FEM als auch die Rechenleistung der Systeme, auf denen
die Finite Elemente Analyse ausgefiihrt wird, stetig weiterentwickelt. Die Methode
fasst dadurch auch in Gebieten Fuf, in denen weit komplexere Strukturen (z.B.
biologische Strukturen), auftreten als in den Ingenieurswissenschaften. Die rasante
Weiterentwicklung der Rechner erméglicht den Einsatz dieser Methode selbst auf

kleineren Rechenanlagen.
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Abbildung 2.7: Schritte bei der Anwendung der FEM [46]
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Die Abbildung 2.7 zeigt die einzelnen Schritte bei der Anwendung der FEM.
Der erste Schritt beschreibt die Modellierung des Problems. Das reale Bauteil wird
idealisiert und diskretisiert, d.h. in kleine finite Elemente unterteilt. Je nach Geometrie
und Randbedingungen werden Symmetrien ausgenutzt, um den Rechenaufwand und
die Modellierung zu vereinfachen. Wie am Beispiel in 2.7 ersichtlich, wird das
dreidimensionale Problem auf ein Ebenes zuriickgefiithrt und die Mittelebene in
Viereckselemente eingeteilt. Diesen zweidimensionalen Elementen wird eine Dicke
zugewiesen, um die dritte Dimension des Balkens zu berticksichtigen. Abschliefend
werden noch die Randbedingungen aufgebracht, welche durch Lagerungen oder
Belastungen entstehen. Die Modellierung wird auch Preprocessing genannt.

Die Algorithmen (Bild 2.7 Mitte) sind der Kern der FEM. Fir jedes Element
wird eine Steifigkeitsmatrix anhand der geometrischen und materiellen Eigenschaf-
ten aufgestellt. Aus den einzelnen Elementsteifigkeitsmatrizen wird daraufthin eine
Gesamtsteifigkeitsmatrix gebildet [14]. Die Steifigkeitsmatrix setzt die Knotenverschie-
bungen mit den dort angreifenden Kréften in Beziehung. Durch Losung des linearen
Gleichungssystem (2.1)! mit Hilfe des Lastvektors fund der Gesamtsteifigkeitsmatrix
K koénnen somit die gesuchten Verschiebungen u des Balkens ermittelt werden. Aus

den Verschiebungen koénnen die Spannungen und Reaktionskréafte berechnet werden.

Ku=f (2.1)

Abschlieend werden die Ergebnisse, im sogenannten Postprocessing, grafisch
dargestellt. Die grafische Darstellung der Ergebnisdaten ermdoglicht einen schnellen

Uberblick iiber die Ergebnisse aus der Finite-Elemente Analyse.

2.3 Nichtlineare Finite Elemente

2.3.1 Allgemeines

Im vorigen Kapitel wurde bisher nur auf die lineare FE-Methode eingegangen. Es
treten jedoch eine Vielzahl an technischen Problemen auf, bei denen die Nicht-
linearitat fiir das Systemverhalten nicht vernachléssigt werden darf. Eine lineare

Betrachtungsweise ist nur bei:

e linear elastischem Materialverhalten,

INotation:
A Matrix
a Vektor
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e kleinen Verschiebungen und Verdrehungen und
e kleinen Deformationen und Verzerrungen

moglich [4]. Die lineare FE-Methode bietet Vorteile, wie z.B. die Moglichkeit der
Superposition einzelner Losungen oder die Wegunabhangigkeit der Belastungsfolge
[37], welche fiir Nichtlinearitdten wegfallen und so eine wesentliche Erschwernis
mit sich bringen. Im Unterschied zu linearen Problemen diirfen die Gleichungen
fiir Spannungen und Deformationen usw., nicht mehr linearisiert werden und die
Losung kann nicht mehr direkt berechnet werden, sondern wird schrittweise iiber
numerische Verfahren angenahert. Das Gleichgewicht wird nun am verformten anstatt
am unverformten System aufgestellt.

Folgende Quellen sind mafigebend fiir nichtlineares Systemverhalten:
e nichtlineares Materialverhalten
e geometrische Nichtlinearitat
e nichtlineare Randbedingungen (Kontakt und Reibung)
e Gleichgewichtsverzweigungen (Knicken, Beulen, ...)

In dieser Arbeit treten nichtlineare Randbedingungen und nichtlineares Material-
verhalten, als Nichtlinearitdten im System auf. Ndheres zur Modellierung wird in

Kapitel 3 angefiihrt.

2.3.2 Nichtlineares Materialverhalten

Ein nichtlineares Materialverhalten liegt vor, wenn der Zusammenhang zwischen
Spannungen und Verzerrungen nicht mehr linear ist. Die linearisierte Spannungs-
Verzerrung-Beziehung, das Hooke'sche Gesetz, ist somit nicht mehr giiltig. Beispiele
fiir ein nichtlineares Verhalten sind Materialen, wie nichtlineare elastische, plastische,
viskoelastische und hyperelastische Materiale. Weitere Arten von nichtlinearem
Materialverhalten ist das Kriechen von Metallen bei Belastung, Phasenumwandlungen
oder thermisch-mechanische Koppelung, um nur einige Beispiele zu nennen. Das
Materialverhalten des Knorpels im Sprunggelenk kann mit hyperelastischen Material
modelliert werden, weshalb im Folgenden das Verhalten sowie die mathematische
Beschreibung von hyperelastischen Material naher beschrieben wird.
Hyperelastische Materialen sind Materialien, die grole Verzerrungen ohne blei-

bende Deformation ertragen kénnen. Bekannte Beispiele dafiir sind Gummi oder

14



Kautschuk. Kennzeichen fiir Hyperelastizitat sind Eigenschaften wie Wegunabhén-
gigkeit, Konservativitat und elastische Deformation.

Bei hyperelastischem Materialverhalten kann der aktuelle Spannungszustand aus
dem aktuellen Verzerrungszustand und damit direkt aus dem aktuellen Verschiebungs-
zustand ermittelt werden. Dies geschieht durch Ableitung von Potenzialfunktionen
fir die Verzerrungsenergiedichte nach geeigneten kinematischen Groen [37].

Fiir den speziellen Fall von isotropem, also nicht richtungsabhéngigem Materi-
alverhalten, werden Tensor-Kenngrofien eingefiihrt, die sich bei der Rotation des
Koordinatensystems nicht verandern. Bestimmt man die Eigenwerte ); eines Ten-
sors A zweiter Stufe so fithrt dies bei Bildung der Determinante von Gleichung
2.2 zum charakteristischen Polynom Gleichung 2.3. Die im Folgenden verwendeten

Beziehungen stammen aus [4] und [37].

Die Invarianten Iy, I, und I3 aus Gleichung 2.3 lassen sich wie folgt darstellen:

Il :Au :tT’A:Al—F)\Q—f—)\g, (24)
1
L= (A — Audyy =
1
= 5[(131“A)2 — (trA?)] = trA " 'detA =

= A da 4 Aids -+ Aods (2.5)
13 = EijkAliAQjA?,k = detA = )\1/\2/\3 (26)

Es kann gezeigt werden, dass die Invarianten des Tensors unabhédngig von der
Wahl des Koordinatensystems stets gleich bleiben und sich bei einer Drehung der
Koordinatenachsen nicht dndern [34]. Somit stellen die Invarianten eine wichtige
Kenngrofle fiir nicht richtungsabhéngiges Materialverhalten dar.

Hyperelastisches Material weist elastische Formanderungen auf, und da bei einem
reversiblen geschlossenen Prozess unabhéngig vom gewéhlten Weg keine Zunahme
der Entropie stattfindet, muss ein Potential der Spannungen existieren [33]. Die
Spannung kann somit aus der Ableitung des Potentials nach der Deformation erhalten
werden. Hierfiir wird das Verzerrungsenergie-Potential v, welches ein Maf fiir fiir die
Verzerrungenergie pro Volumseinheit infolge der o6rtlichen Deformation beschreibt,

herangezogen.
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o
P=5F

Die partielle Ableitung des Verzerrungsenergie-Potentials ¢ nach den Komponenten

(2.7)

des Deformationsgradienten F ergeben den Piola-Kirchhoff Spannungstensor 1. Art
(PK1).

Der Deformationsgradient kann aufgespalten werden in einen Anteil U, der die
tatsachliche Gestaltanderung beschreibt und einen Teil R, der die reine Rotation
enthélt (siehe Gl. (2.8)).

F =RU =UR (2.8)

Der rechte Cauchy-Green-Tensor C wird folgendermafien definiert [4]
C=F'F=U'R'RU=U"U (2.9)

und durch einsetzten der Beziehung aus Gleichung 2.8 folgt, dass der rechte Cauchy-
Green-Tensor ein rotationsunabhangiges Deformationsmafl darstellt. Dies gilt auch
fiir den Green-Lagran’sche Verzerrungstensor E = 1[C — 1].

Die Verzerrungsenergiefunktion kann nun als Funktion von den Deformation- oder
Forméanderung beschreibenden Tensoren dargestellt werden. Fiir isotropes, hyperelati-
sches Materialverhalten gilt, dass sich das Material in alle Richtungen gleich verhalten
muss. Eine richtungsunabhangige Beschreibung der Verzerrungsenergiefunktion kann

durch die Tensorinvarianten angegeben werden. Es folgt somit:

W(C) = W(E) "E7 (11, I, I3) = (A, Ao, Ag) (2.10)

Stellt man nun die Verzerrungsenergiefunktion v fiir isotropes hyperelastisches
Material als Funktion der Invarianten [;(C) des rechten Cauchy-Green-Tensors C dar

und bildet die Ableitungen nach den Komponenten des rechten Cauchy-Green-Tensors

so folgt:
OU(C) _ 0y 0L w0l 0V Ol 2.1
oC 0I,0C 01,0C 01I30C
gg =1 (2.12)
gg:m—c (2.13)
gg = [C! (2.14)

Es gibt eine Vielzahl an Modellen, die hyperelastisches Materialverhalten be-
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schreiben. Einige der bekannteren und fiir biomechanische Anwendungen relevanten
Materialmodelle sind Arruda-Boyce, neo-Hookean, Mooney-Rivlin, Yeoh und Odgen
[10].

Mooney-Rivlin-Modell

Das MooneyRivlin-Modell wird durch die Verzerrungsenergiefunktion Gl1.(2.15) be-
schrieben.
Y =c[li = 3]+ e[l — 3] (2.15)

Die Invarianten I; erhélt man aus dem rechten Cauchy-Green-Tensor, sie werden wie

in Gleichung (2.4)-(2.6) angegeben gebildet. ¢; und ¢, sind Materialkonstanten.

neo-Hookean-Modell

Setzt man die Materialkonstante ¢y = 0, so erhélt man das neo-Hookean-Modell.
Y =clh -3 (2.16)

Odgen-Modell

Fir das Odgen-Modell wird die Verzerrungsenergie als eine Funktion der Hauptstre-

ckungen \; dargestellt.

Y =1(A1, Az, A3) (2.17)
DU, Ao Ns) DU ON O DNa O DX
_ 2.1
aC o), 0C T 90, C | 9, OC (2.18)

Fiir inkompressible, gummiartige Materialen erhélt man somit:
SNy
Y= AT AT A (2.19)

n=1 On

N gibt dabei die Anzahl der Terme der Verzerrungsenergiefunktion wieder. p; und

«; sind Materialkonstanten.

Brown [10] hat gezeigt, dass sich das Mooney-Rivlin oder das Neo-Hookean gut

fiir die Modellierung des Materialverhaltens von Knorpelgewebe eignet.

17



2.3.3 Nichtlineare Randbedingungen - Kontakt und Reibung

Kontaktprobleme zéahlen zu den schwieriger zu behandelnden nichtlinearen Problemen.
Es konnen sowohl reibungsfreie Kontakte mit kleinen Verschiebungen, bis hin zu
reibungsbehafteten Kontakten mit groflen Verzerrungen auftreten. Reibung ist auch
im Gebiet der Nichtlinearitaten zu finden, da das Verlassen des Haftbereiches zu
einer plotzliche Anderung der Systemgleichungen fiihrt. In den meisten Féllen tritt
ein Reibkontakt-Problem, d.h. eine Kombination aus Kontakt und Reibung, auf.
Wie bei nichtlinearen Materialverhalten gibt es auch hier wieder verschiedene

Modelle um das Kontaktproblem zu beschreiben.

Modellierung von Kontakt

Kontakt wird grundsétzlich durch die Elemente modelliert, welche die Kontaktgeome-
trie beschreiben und die Kontaktkréfte auf die Elementknoten aufbringen. Folgende

Kontakte werden unterschieden:
e Knoten-Knoten Kontakt
e Knoten-Oberfliche Kontakt
e Punkt-Oberfliche Kontakt
e Oberflache-Oberfliche Kontakt

Knoten-Knoten Kontakt

Diese Methode wird heute kaum noch verwendet, da es schwierig ist die Normale
der Oberfliche zu bestimmen. Die gegeniiberliegenden Knoten sollten moglichst
deckungsgleich liegen.

Knoten-Oberflaiche Kontakt

Es wird tberprift, ob ein Knoten der Oberfliche B mit einem Segment der
Oberfliche A in Kontakt kommt. Oberfliche A wird als Master- oder Target-Seite
und Oberfliche B, auf jener der Knoten liegt, wird Slave- oder Contact-Seite genannt.

Punkt-Oberflaiche Kontakt

Auf der Slave Oberfliche kénnen nicht nur Knoten als Beriihrungspunkte, sondern
auch andere Punkte, wie z.B. Integrationspunkte, angegeben werden.

Oberflache-Oberfliche Kontakt

Oberfldche-Oberfliche Kontakt ist die neueste Generation zur Ermittlung von Kon-
takt. Es wird der kiirzeste Abstand zwischen zwei Oberflichen, die durch Funktionen

beschrieben sind, ermittelt.
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Kontakt Elemente in ANSYS unterstiitzen vier verschiedene Kontakt Algorithmen:
Pure Penalty, Augmented Lagrange, Multipoint Constraint und Lagrange multiplier.
Fiir nichtlinearen Kontakt zwischen den Flachen zweier deformierbarer Korper,
konnen die Pure Penalty oder die Augmented Lagrange Formulierung verwendet

werden.

Pure Penalty Methode

Wenn zwei Korper in Kontakt treten, so geht man idealerweise davon aus, dass sich
die Korper nicht durchdringen. Um eine Durchdringung zu vermeiden wird bei der
Pure Penalty Methode zwischen den beiden Korpern, die in Kontakt treten, eine
Feder platziert. Es werden Krafte an den Kontaktknoten, welche die Target-Fléachen
durchdringen, aufgebracht, um die Durchdringung zu eliminieren. Die Kraft wird
iiber eine Zwangsbedingung in das System eingebracht, dies gibt der Methode ihren
Namen.

Wenn Kontakt auftritt, wird zur potentiellen Energie des Systems ein Term
hinzugefiigt, der die Energie erhoht. Statisches Gleichwicht ist gegeben, wenn die
potentielle Energie W des Systems das Minimum erreicht. Betrachtet man ein

eindimensionales Beispiel(Abb. 2.8) nach [41] so ergibt sich:

1 1
W = §ku2 —uF + 56g2(u) (2.20)
ow o .1 , 1,
I R _ 2.91
M O kel 4 Seq(w)] = 0 (2.21)
=ku—F—eg=0 (2.22)

Daraus folgt, dass fiir € >> £ gilt:

u— Ax) (2.23)

u ist hier die Verschiebung und Az der Abstand der Kontaktpartner bis zum
Kontakt.

a Ax

Abbildung 2.8: Penalty-Steifigkeit [41]
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Betrachtet man den hinzugefiigten Term in Gl. (2.20) und deutet g als eine Lange,
so sieht man, dass der Term formal gleich ist wie bei der Federenergie. So kann man

den Parameter € als eine Federsteifigkeit interpretieren. Daraus ergibt sich:

Fy = kyx, (2.24)

Die Kontaktkraft F}, ist ein Produkt aus der Kontaktsteifigkeit k, und der Durch-
dringung z,(Abb. 2.9). Je grofler die Kontaktsteifigkeit ist, desto kleiner die Durch-
dringung. Idealerweise miisste die Kontaktsteifigkeit unendlich grofl sein, um keine
Durchdringung zu erhalten. Eine zu hohe Kontaktsteifigkeit wiirde allerdings zu
Instabilitdten bzw. zu keiner konvergenten Losung fiihren, da die Gegenfléche weit
weggestoflen wiirde. Der Vorteil der Penalty Methode ist, dass sie sehr einfach zu
implementieren ist, sie hat aber den Nachteil, dass immer kleine Durchdringungen

bleiben. Jedoch hat dies auf die berechnete Spannung keine grofie Auswirkung.

B N i P

Abbildung 2.9: Kontakt

Augmented Lagrange Methode
Bei der Augmented Lagrange Methode wird die Penalty-Methode um den Lagrange
Multiplikator erweitert. So erweitert sich der Term, der in GI1.(2.20) addiert wird.
AL Loy
WAL = Ag(u) + 5 hag () (2.25)
F, =kyz, + A (2.26)
Dadurch wird erreicht, dass die Augmented Lagrange Methode nicht so stark vom

Wert der Kontaktsteifigkeit abhéngt. Das Ergebnis ist eine geringere Durchdringung,
jedoch steigt die Anzahl der Iterationen [8][18][9].
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3 Modellierung

Dieses Kapitel behandelt die Modellbildung des Knochelgelenkes eines Fohlens.
Ausgehend von Computertomographischen Bildern werden die einzelnen Knochen
abgeleitet. Aufbauend auf die gegebene Knochenstruktur wird das Gewebe (Muskeln,
Bander und Knorpel), das auf den Bildern nicht sichtbar ist, nachmodelliert. Im
letzten Schritt der Modellierung werden Kréfte und Randbedingungen eingebracht.
Das Ergebnis der Berechnung ist unter anderem abhéngig von den gewahlten Ma-
terialparametern. Fiir diese Arbeit wurden die Werte der Materialparameter aus
der vorhandenen Literatur herangezogen. Fiir die Erstellung der Knochen- und
Knorpelgeometrien ist die CAD-Software CATTA V5R20 der franzosischen Firma
Dassault Systemes verwendet worden. Die gesamte Ablauf der Finite Elemente

Analyse vom Pre- bis zum Postprocessing wurde mit der Finite Elemente Software
ANSYS Workbench Version 14.5 der Firma ANSYS Inc. durchgefiihrt.

3.1 Knochengeometrie

Die Grundlage fiir die Konstruktion des Knochelgelenks sind computertomographische
Aufnahmen des Hinterbeines eines Fohlens. Ein genaues Abbild der Geometrie ist
essentiell fiir die Qualitat des Finite Elemente Modells. Es existieren bereits viele
Bildgebungsverfahren in Kombination mit spezifischen Computerprogrammen, um
ein detailgetreues Modell mit einer hohen Genauigkeit zu erhalten. Software wie etwa
Mimics, 3D Slicer usw. erstellen aus den Scans dreidimensionale Oberflédchen.

Bei der Computertomographie werden mittels Rontgenstrahlung Bilder aus unter-
schiedlichen Richtungen erstellt und rechnergestiitzt aus den Rohdaten Schnittbilder
erzeugt. Von dem zu untersuchenden Objekt werden meist mehrere Schnittbilder in
gleichméafligen Abstanden gemacht. Sieht man sich CT-Bilder an, so kann man erken-
nen, dass sich verschiedene Gewebearten in unterschiedlichen Grauwerten darstellen.
Je heller der Teile des Bildes desto mehr Strahlung wurde an dieser Stelle absorbiert.
Helle Stellen stellen hartes Gewebe, wie z.B. Knochen dar. Weiches Gewebe absor-

biert weniger Strahlung und wird deswegen dunkel dargestellt und die verschiedenen
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Weichteilgewebe konnen daher nicht eindeutig anhand der CT-Bildern abgegrenzt
werden.

Mit spezieller Software konnen aus dem Bildmaterial die Knochen separiert werden.
Anhand der Grauwerte kann die duflere Geometrie des Knochens fur jedes Bild
festgestellt werden. Durch Kombination der einzelnen Bilder werden daraus 3D
Modelle der Knochen gewonnen. Normalerweise wére eine Segmentierung der Knochen
in einen trabekuldren und einen knochernen, kompakten Teil, moglich, wegen des
geringen Kontrasts gab es diese Moglichkeit aber nicht.

Die in dieser Arbeit verwendeten CT-Aufnahmen entstanden an der Norwegischen
Veterindrhochschule in Oslo aus denen die Geometrie der Knochen im Sprunggelenk
hervorgeht. Die Bilder stammen von einem Fohlen mit etwa 52 kg Korpergewicht.
Aufgenommen wurden Abbildungen in einem Abstand von je 1, 5mm vom distalen
Ende der Tibia bis hin zum proximalen Ende des Metatarsus. Die Segmentierung und
Erstellung eines dreidimensionalen Modells wurde bereits in einer vorangegangen
Arbeit durchgefihrt [38]. Das Ergebnis der Arbeit ist ein Modell der einzelnen
Knochen des Sprunggelenks eines Fohlens mit Wachstumsfugen, welche im STL-
Format beschrieben sind. STL steht fiir Surface Tesselation Language und beschreibt
die Oberflache eines Korpers durch Dreiecke (Abb.3.1). Man kann sich dies als eine
Punktewolke vorstellen, wobei jedem Dreieck drei Punkte zugeordnet werden. Um die
Geometrie in ANSYS importieren zu kénnen, miissen die STL Format vorliegenden

Objekte zuerst in einen Volumenkérper umgewandelt werden.

Abbildung 3.1: Importiertes Oberflichenetz des Talus
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Der Digitized Shape Editor in CATIA erméglicht den Import der Punktewolke
aus der STL Datei. Aus der vorhandenen Punktewolke des einzelnen Knochen wird
ein Netz erstellt. Durch weitere Features des CATTA Modules wird das Netz noch
auf Locher und etwaige verdrehte Kanten gepriift. Kleine Locher bzw. kleine Krater
werden hiandisch entfernt und gegléttet. Raue Kanten oder Locher wiirden nachher zu
Instabilitaten und Konvergenzproblemen bei der Losung des Finite Elemente Modells
fithren. Bevor aus dem Netz eine Oberflache durch Flachenriickfithrung erstellt wird,
sollte das Netz noch optimiert werden, indem das Dreiecksnetz gleichmafig fein
verteilt werden.

CATTA bietet mit dem Modul Quick Surface Reconstruction eine Flachenriickfiih-
rung des Netzes an. Dabei konnen die Parameter: mean surface deviation, surface
detail und target ratio angegeben werden. Mean surface deviation gibt an, wie grofl
die durchschnittliche Abweichung der erstellten Fléachen zu dem importierten Netz
maximal sein darf. Durch den Parameter surface detail steuert man den Detail-
grad der widerspiegelnden Oberflédche, je hoher der Wert desto mehr Teilflichen
sogenannte NURBS werden gebildet. NURBS steht fiir nicht-uniforme rationale
B-Splines und beschreiben mathematisch definierte Splines bzw. Flachen zur Model-
lierung beliebiger Formen [40]. Mit target ratio kann man angeben, wieviel Prozent
innerhalb der mean surface deviation liegen miissen. Die Parameter wurden mit
meansur facedeviation = 0, lmm, sur facedetail = 250 und targetratio = 90 fest-
gelegt.

Da eine Aufspaltung der Knochengeometrie in Spongiosa und Kompakta aufgrund
des schlechten Kontrastes in den Bildern nicht moglich war, wurde eine handische
Segmentierung vorgenommen um das Verhalten der Knochen realistisch zu modellie-
ren. Dazu wurde die Oberfliche mit einem Offset versehen, der den Korper in zwei
Teile schneidet (Abb. 3.3). Diese Methode wurde auf die Knochen, die sich in der
Néhe der zu untersuchenden Kontaktstelle (Tarsucruralgelenk) befinden, angewendet.
Die restlichen Knochen haben keine Unterteilung und werden mit den Materialpara-
metern der Kortikalis modelliert. Die Dicke der kortikalen Schicht kann der Tabelle
3.1 entnommen werden. Fiirst [17] hat Messungen an Tibia und Radius druchgefiihrt,
welche als Richtwerte fiir diese Arbeit herangezogen wurden.

Die Dicke der Kortikalis variiert von wenigen Zehntelmillimetern bis hin zu einigen
Millimetern an den dicksten Stellen. Grundsétzlich korreliert die durchschnittliche
Dicke der Kortikalis mit der Grofie des Knochens [17].

Knochengewebe verhalt sich wie viskoelastisches Material und seine Materialpa-

rameter hingen dadurch von der Dehnrate ab. Da fiir das Sprunggelenk eine quasi
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Abbildung 3.2: Modell des Sprunggelenks mit Knochen(grau), Knorpeln(blau, lila) und

Wachstumsfugen(rot)
Knochen Offset [mm]
Tibia Metaphyse 3
Tibia Epiphyse 1,6
Talus 2,5

Tabelle 3.1: Offset

statische Analyse durchgefiithrt wird und die Kréfte langsam aufgebraucht werden,
muss nicht zwingend ein viskoelastisches Materialmodell verwendet werden. Wie in
den meisten Finite Elemente Analysen in der Biomechanik werden die Materialeigen-
schaften der Kompakta und Spongiosa als isotropes, elastisches Material beschrieben.
Die Materialkennwerte des Knochengewebes konnen der Tabelle 3.2 entnommen
werden. Die Materialdaten stammen aus [49].

Es wird bewusst auf ein Materialmodell mit orthotropen und viskoelastischem
Materialeigenschaften verzichtet um die Komplexitit des Modelles in Grenzen zu
halten.
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Abbildung 3.3: Schnitt des Talus: Unterteilung in kortikalen (grau) und spongidsen (braun)
Knochen

Knochengewebe ‘ E-modul [MPa] ‘ Querdehnungszahl v

Kortikalis 10 - 103 0,29
Spongiosa 150 0,3

Tabelle 3.2: Materialkennwerte des Knochengewebes

3.2 Knorpelschicht

Die Modellierung des Knorpelgewebes zahlt zu den grofiten Herausforderungen bei
der Erstellung von Gelenkmodellen. Sowohl die Geometrie als auch das Materialver-
halten sind schwierig zu bestimmen. Knorpelgewebe ist in computertomographischen
Aufnahmen nicht sichtbar. Dafiir waren MRI Bilder (Magnetresonanztomographie)
notig, um weiches Gewebe zu identifizieren. Jedoch ist es auch hier nicht immer
moglich, die Grenze der Knorpelschicht zu erkennen. Kann die Geometrie nicht
aus den Aufnahmen abgeleitet werden, muss auf andere Methoden zurtickgegriffen
werden.

Als sehr praktikabel hat sich die Extrusion der peripheren Oberfliche der Kortikalis
herausgestellt. Vorteil dieser Methode ist, dass eine genaue Abgrenzung zwischen
der Knochen- und Knorpelschicht vorliegt. Somit werden Instabilitdaten bei der
Losung der Finite Elemente Analyse vermieden, da eine klare Trennung zwischen der
Schicht von hartem Knochenelementen und weichen Knorpelelementen existiert. Eine
andere Moglichkeit ware, die Elemente an der Oberflache direkt als 2D-Elemente zu
definieren.

Die Dicke der Knorpelschicht wurde als die Hélfte des minimalen Abstandes
der beiden gegentiberliegenden Knochen angenommen [16]. Daraus ergibt sich eine
Knorpelschicht von 1,95 mm im Tibiotarsalgelenk (siche Abb. 3.2 lila Geometrie). In

den anderen Teilgelenken des Sprunggelenks wurde die Knorpelgeometrie nicht durch
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Extrusion der Oberfliche gewonnen, sondern der Zwischenraum wurde komplett mit
Knorpelgewebe aufgefiillt (sieche Abb. 3.2 blaue Geometrie). In diesen Gelenken finden
zum einen nur sehr kleine Bewegungen statt und des Weiteren befinden sich dort
keine fiir die Analyse zu untersuchenden Stellen. Deshalb werden diese vereinfacht
modelliert, um das Modell nicht zu komplex zu gestalten.

Knorpelgewebe ist ein kompliziert aufgebautes Gewebe, das sowohl die Eigenschaf-
ten von Fliissigkeiten, als auch die von Festkorpern besitzt. In einigen Finite Elemente
Modellen wird das Materialverhalten von Knorpelgewebe als isotropes, elastisches
Material definiert, was zu Fehlern in der Analyse fithren kann. Die Forschung be-
schéftigt sich sehr stark mit dem Aufbau und Verhalten von Knorpelgewebe, jedoch
begrenzt sich die Anwendung noch auf reine Modelle von Knorpelgewebe in Finite
Elemente Modellierungen. Brown [10] hat in seinen Versuchen gezeigt, dass sich das
nichtlineare Materialverhalten von Knorpelgewebe in Finite Elemente Modellen, mit
der Verwendung von hyperelastischen Materialeigenschaften darstellen lasst.

Fiir das Modell des Sprunggelenkes wird das hyperelastische Materialverhalten nach
dem Neo-Hookean Modell beschrieben, wobei die Materialparameter aus [1] verwendet
werden. Es wird ein Schubmodul G = 6.8 MPa und ein Inkompressibilitatsparameter
D1 = 0(inkompressible) fiir das Neo-Hookean Modell angewendet. Das hyperelatische
Materialmodell kommt nur im Tibiotarsal Gelenk zum Einsatz. In den anderen
Gelenken wird isotropes, elastisches Materialverhalten mit einem E-Modul von

E = 30 MPa und einer Querdehnzahl von v = 0, 35 fiir das Knorpelgewebe gewéhlt.

3.2.1 Wachstumsfuge

Die Wachstumsfuge zwischen der Epiphyse und Metaphyse der Tibia wird durch
Auffiillen des Zwischenraumes der beiden Knochenteile erstellt. Das Materialverhalten
wird als isotrop, elastisch angenommen und mit den Materialkennwerten (E-Modul
E =10 MPa, Querdehnungszahl v = 0, 3) [45] modelliert. Diese Werte beruhen auf
Versuchen an neugeborenen Kélbern, welche ein dhnliches Verhalten wie das Gewebe

der Wachstumsfuge bei Pferde aufweisen.

3.3 Muskeln, Sehnen und Bander

Wie auch zuvor schon, miissen auch bei der Modellierung der Muskeln, Sehnen und
Bénder gewisse Vereinfachungen getroffen werden. Muskeln und Sehnen agieren
gemeinsam, da die Sehne den Muskel mit dem Knochen verbindet und koénnen somit

im Finite Elemente Modell als eine Einheit betrachtet werden. Gastrocnemius medialis
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und lateralis, flexor digitalis superficialis und biceps femoris sind die Extensoren
des Sprunggelenkes und greifen alle am Tuber calcanei(Fersenbeinhécker) an. Die
Extensoren kénnen zu einem Muskel zusammengefasst werden, wobei der flexor
digitalis superficialis nicht nur proximal vom Fersenbeinhocker aus, sondern auch
distal weiter verlauft. Die Flexoren werden im Weiteren vernachléssigt, da sie keinen
Beitrag zum Gleichgewichtszustand liefern.

Es werden alle Bénder bis auf das Lig. tarsi dorsalia in das Modell miteinbezogen.
Die langen Seitenbénder (Lig. collaterale laterale longum und Lig. collaterale mediale
longum) sind bei der Streckung gespannt, wohingegen die kurzen Seitenbander (Lig.
collaterale laterale breve und Lig. collaterale mediale breve) bei der Beugung unter
Spannung stehen. Dieser Mechanismus wird auch Schnappmechanismus genannt und
bewirkt bei der Uberschreitung eines Scheitelpunktes, der bei etwa 50° liegt, eine
Flexion bzw. Extension des Tibiotarsalgelenk. Das stiarkste Band im Sprunggelenk
ist das Lig. tarsi plantaria und stabilisiert das Fersenbein und nimmt Kréafte der

Extensoren auf.

F 9
Spannung

Ll
Dehnung

Abbildung 3.4: Spannungs-Dehnungsdiagramm einer Sehne; I: Streckung der Sehne; II:
linear elastischer Teil; III: plastischer Teil [5].

Die Sehnen und Bénder des Sprunggelenkes werden mit linearen Federn modelliert
(s. Abb. 3.5). Dynamisches Verhalten wird aufgrund der quasi-statischen Analyse
vernachléssigt. Sieht man sich in Abbildung 3.4 das Spannungs-Dehnungsdiagramm
an, so kann der Spannungs-Dehnungsverlauf in drei Teilbereiche aufgespalten werden.
Teilbereich 1 stellt einen nichtlinearen Bereich dar. Die Kollagenfasern der Sehne
sind anfangs noch wellenférmig und werden erst durch den anfanglichen Zug gedehnt.
In der zweiten Phase kommt es zur elastischen Dehnung der Sehne mit idealisiertem
linearen Verlauf und im dritten Bereich kommt es zur plastischen Verformung, wobei

Risse in der Sehne entstehen und schliellich die Sehne komplett abgetrennt wird.
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Eine weitere Eigenschaft von Bandern und Sehnen ist, dass sie nur Zugspannungen
aufnehmen kénnen. Da eine quasi-statische Analyse durchgefithrt wird und die Kréfte
der Muskeln und Sehnen schon als Vorspannung in den Federn aufgebracht werden,
befinden wir uns bereits im 2. Bereich des Diagrammes. Die Steifigkeitswerte der
modellierten Federn konnen aus Tabelle 3.3 entnommen werden. Die Kombination
der Extensoren Gastrocnemius medialis und lateralis, flexor digitalis superficialis und
biceps femoris wird im Folgenden als Sehne I bezeichnet. Zu dem Begriff Seitenbinder
gehoren die Bander collaterale laterale longum, collaterale mediale longum, collaterale
laterale breve und collaterale mediale breve. Der distal verlaufende Teil des flexor

digitalis superficialis wird als Sehne 2 benannt.

Sehne/Band | Steifigkeit [N/mm]
Sehne 1 200
Sehne 2 200
Seitenbander 70
Lig. tarsi plantaria 250

Tabelle 3.3: Steifigkeitswerte fiir die einzelnen Bénder und Sehnen|[35]

Der Angriffspunkt A von der Feder (Sehne 1) liegt auf derselben Ebene wie die
Schnittfliche S der Tibia. Die Feder der Sehne 2 verbindet den Fersenhocker B mit
dem Boden am Punkt C. Der Angriffspunkt C' liegt auf der Héhe der Schnittflache
der MittelfuBknochen (Abb. 3.5).

3.4 Kontakt

Nachdem die einzelnen Knochen und Knorpel in ANSYS importiert und positioniert
wurden, miissen die Kontaktbedingungen zwischen den einzelnen Korpern definiert
werden. ANSYS bietet dafiir verschiedene Kontaktmodelle, wie die Augmented
Lagrange Methode oder die Pure Penalty Methode (siehe Kapitel 2.3.3), an.

3.4.1 Knorpel-Knochen Kontakt

Die Kontaktflachen zwischen dem Knorpel und dem Knochen, sowohl auf der Seite
der Tibia als auch auf der Seite des Talus, wurden als Verbund-Kontakt modelliert.
Der Knorpel ist an diesen Stellen mit dem Knochen verwachsen und stellt eine feste
Verbindung dar. In den restlichen Gelenken des Sprunggelenkes findet nur eine geringe
bis gar keine Bewegung statt, weshalb dort die Kontakte auch als Verbund-Kontakt

implementiert wurden.
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Abbildung 3.5: Modell mit Federn als Sehnen und Bénderersatz

3.4.2 Knorpel-Knorpel Kontakt

Dieser Bereich des Kontaktes ist fiir die Modellierung interessanter, da sich die
Knorpelschichten deformieren, sich trennen und relativ zu einander bewegen kénnen.
Der Kontakt im Tibiotarsalgelenk zwischen den beiden Knorpelschichten wurde
als reibungslos angenommen. Durch die sehr glatte Oberfliche des Knorpels in
Kombination mit der Synovialfliissigkeit ergibt sich im Gelenk ein Reibwert von
= 0,005 — 0,02 [11], welcher angendhert als reibungslos betrachtet werden kann.
Als Algorithmus fiir die Kontaktbedingungen des reibungslosen Kontaktes wurde die

Pure Penalty Methode ausgewéhlt.
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3.5 Vernetzung

Die Qualitat der Losung des Finite Elemente Modells hangt im groflen Mafle von
der Qualitit der Vernetzung ab. Viele Finite Elemente Programme bieten in Thren
Programm-Paketen Preprocessing Tools an, welche eine automatische Vernetzung von
dreidimensionalen Objekten ermdglichen. Die Zeit, die fiir die Vernetzung aufgewendet
werden muss, sinkt dadurch erheblich, jedoch sollte die automatische Vernetzung mit
Vorsicht behandelt werden. Um eine gute Vernetzung des Modelles zu erhalten muss

der Benutzer Optimierungen am Netz vornehmen. In den meisten Fallen werden als
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Abbildung 3.6: Netz des Sprunggelenks
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3D Elemente Tetraeder- oder Hexaeder-Elemente verwendet. Tetraeder Elemente
haben den Vorteil, dass sich eine komplexe Geometrie einfacher vernetzen lasst, als

mit Hexaedern, weshalb sie auch bei biomechanischen Finite Elemente Modellen
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héufig zum Einsatz kommen. Nachteil ist, dass Tetraederelemente das schlechtere
Ergebnis bei Spannungsanalysen liefern. Bei einer ausreichenden Netzfeinheit liefern
allerdings auch Tetreader Netze gute Ergebnisse. ANSYS Workbench stellt nur Ele-
mente mit quadratischen Ansatzfunktionen zur Verfiigung. Fir Tetraederelemente
wird empfohlen, Elemente mit quadratischen Ansatzfunktionen zu verwenden, da sich
Elemente mit linearen Ansétzen sehr steif verhalten und eine héhere Elementdichte
notig ware. Quadratisch bedeutet in diesen Fallen, dass die Ansatzfunktion quadra-
tisch ist und somit Zwischenknoten zwischen den Elementecken eingefiigt werden [7].
Lineare Tetraederelemnte werden aus 4 Knoten gebildet, wohin Tetraederelemente
mit quadratischer Ansatzfunktion aus 10 Knoten aufgebaut sind.

Die Spannungsergebnisse sind in jedem Fall sensibler als Verschiebungsergebnisse,
bezogen auf die Netzfeinheit. Verschiebungsergebnisse lassen sich meist schon mit einer
geringeren Netzfeinheit gut abbilden. Das Netz sollte lokal an den zu untersuchenden
Stellen so fein gewahlt sein, dass sich bei einer weiteren Netzverfeinerung z.B. die
Vergleichsspannung um weniger als 1% andert.

Die beiden Knorpelschichten bieten aufgrund ihrer Geometrie, die Moglichkeit
eine Hexaedervernetzung vorzunehmen. Die Elementgrofie wird durch eine maximale
Kantenlédnge von 0,75mm festgelegt, womit sich rund 10000 Hexaeder Elemente pro
Knorpelschicht ergeben.

Die verbleibende Geometrie wird mit Tetraedern vernetzt. Die Elemente die an den
Kontaktflachen liegen, werden mit einer Elementgréfie von maximal 1mm versehen.
Die tibrigen Elemente werden durch die globalen Vernetzungseinstellungen angepasst

und haben eine maximale Elementgréfie von S5mm.

3.5.1 Konvergenzstudie

Fiir die Vernetzung ist es wichtig zu wissen, wie fein das Netz sein muss, um
die richtigen Ergebnisse zu erhalten. Es wurde eine Konvergenzstudie an einem
vereinfachten Modell des Sprunggelenkes durchgefiihrt. Das Modell fir die Studie
besteht aus der Tibia mit Wachstumsfuge und Epiphyse, den zwei Knorpelschichten
und dem Talus Knochen. Bei gleichen Randbedingungen wurde Schrittweise die
Anzahl der Elemente erhoht und die maximale Von-Mises-Vergleichsspannung auf
der Kontaktfliche der Epiphyse ausgewertet. In Abbildung 3.7 sieht man, dass ab
circa 80000 Elementen der Unterschied zur nachst feineren Vernetzung nur noch sehr
gering ist. Diese Elementanzahl erhélt man bei einer durchschnittlichen Elementgrofie
von 1, 5mm.

Das gesamte Sprunggelenk kann jedoch nicht mit dieser Elementgrofie vernetzt
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Abbildung 3.7: Konvergenzstudie

werden, da die Rechenleistung fiir das Losen nicht ausreichen wiirde. In Bereichen,
in denen keine Ergebnisse ausgewertet werden, wird ein groberes Netz verwendet.
Das gesamte Modell besteht aus rund 120000 Elementen(Abb. 3.6).

3.6 Randbedingungen und Lastfalle

3.6.1 Randbedingungen

Die Schnittflichen der Mittelfulknochen wurden fixiert. Die Elementknoten an
dieser Grenzflache konnen keine Verschiebung in x-,y-, und z-Richtung erfahren. Fiir
die Randbedingung bzw. Lagerung an der Schnittstelle der Tibia wurde ein neues
Koordinatensystem eingefiihrt. Die xp-, yr-Ebene des neuen Koordinatensystems
stimmt mit der Schnittfliche der Tibia iiberein und die xp-Achse verlauft parallel
zur x-Achse des globalen Koordinatensystems (s. Abb.3.5). Als Randbedingung fiir
die Schnittfliche wird die Drehung der Flache bzw. Elementknoten um die xp- Achse
gesperrt. Daraus folgt, dass die Langsachse der Tibia um die xp- und zp-Ache rotieren,

sowie eine Verschiebung in die x7-, yp- und zp-Richtung ausfithren kann.

3.6.2 Lastfalle

Das Verhalten des Knochelgelenkes wird mit verschiedenen Lastfallen, die sich aus
den vertikalen Bodenreaktionskraften bei Trab, Gang und bei einem Sprung ergeben,
simuliert. Die Bodenreaktionskrafte, die durch das Auftreten auf den Boden iibertra-
gen werden, werden bei der Ganganalyse mittels einer Kraftmessplatte, gemessen.
Arbeiten von [24], [30] und [42] haben die auftretenden Bodenreaktionskréfte in
Abhéangigkeit vom Korpergewicht ermittelt. Die maximale, vertikale Bodenreaktions-

kraft fiir ein Fohlen mit einem Korpergewicht von 52kg wéhrend Trab, Gang und
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Sprung ist in Tabelle 3.4 zu sehen.

Bewegung | Faktor | max. vertikale BRK [N]

Gang 4 N/kg 208
Trab 10,2 N/kg 530
Sprung 1,2-KW? 612

Tabelle 3.4: maximale vertikale Bodenreaktionskraft fiir Gang, Trab und Sprung

3.6.3 Winkelstellungen

Es werden fiir die Bewegungen, Gang, Trab und Sprung, die Analysen in verschiedenen
Winkelstellungen durchgefithrt, um mogliche Verdanderungen im Belastungszustand
zu ermitteln. Als charakteristische Punkte werden die Zeitpunkte des initialen Bo-
denkontaktes, der maximalen Flexion des Sprunggelenks wéahrend der Standphase
und die maximale Flexion wihrend der Schwungphase herangezogen. Die Winkelstel-
lungen der einzelnen Gelenke sind ebenfalls schon vielfach analysiert worden und
konnen aus vorhandenen Arbeiten bestimmt werden [24][30][42]. In den Tabellen 3.5
- 3.7 sind die Sprunggelenkswinkel fiir die ausgewéhlten Zeitpunkte angefiihrt. Fs;
ist die Kraft der Sehne 1, Fgo die Kraft der Sehne 2 und Fr die Kraft auf die Tibia.

Zeitpunkt al’] | Fs1[N] | Fso[N] | Fr[N]
Anfangsbodenkontakt 16 65 101 129
maximale Flexion Standphase 25 214 638 634
maximale Flexion Schwungphase | 46 53 125 80

Tabelle 3.5: Gang

Zeitpunkt al°] | Fs1[N] | Fs2[N] | Fr[N]
Anfangsbodenkontakt 20 187 305 349
maximale Flexion Standphase 30 475 1417 | 1448
maximale Flexion Schwungphase | 63 83 191 114

Tabelle 3.6: Trab

2KW = Korpergewicht des Pferdes
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Zeitpunkt al’] | Fs1[N] | Fso[N] | Fr[N]
Anfangsbodenkontakt 20 214 435 399
maximale Flexion Standphase 35 1388 2058 | 1914
maximale Flexion Schwungphase || 110 86 122 123

Tabelle 3.7: Sprung

Der Winkel « in den Tabellen bezeichnet den spitzen Winkel zwischen der Langsach-

se der Tibia und der Léngsachse des MittelfuBknochens.

3.6.4 Sehnen- und Banderkrafte

Aus den Bodenreaktionskraften(Tab. 3.4) konnen die aufzubringenden Kréfte, die
in den Sehnen und Bédndern wirken, berechnet werden. Die Bodenreaktionskraft
ist wihrend der Standphase nicht konstant und muss deshalb fiir die jeweiligen
Zeitpunkte bestimmt werden. Aus den Kraftverlaufen verschiedener Untersuchungen
konnen die BRK festgelegt werden [24][30][42].

Daraus ergeben sich bei Anfangsbodenkontakt 30% und bei maximaler Flexi-
on wahrend der Standphase 100% der maximalen Bodenreaktionskraft. Wahrend
der Schwungphase werden die Kréafte aus dem Netto-Gelenksmoment von 2,5 Nm
berechnet [3].
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Abbildung 3.8: Gleichgewichtszustand am Beispiel maximaler Flexion (o = 20) in der
Standphase beim Gang.

Die Krifte fiir die Bander und Sehnen werden aus dem Gleichgewichtszustand
(s. Abb. 3.8) ermittelt. Die Krifte Fs; und Fgo(Tab. 3.5 - 3.7) werden in ANSY'S
als Vorspannung auf die Federn aufgebracht. Die resultierende Kraft Fr(Tab. 3.5
- 3.7), die auf die Tibia wirkt, wird in Richtung der Léngsachse der Tibia auf die
Schnittflache der Tibia aufgebracht.
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4 Ergebnisse

4.1 Simulation

Die durchschnittliche Laufzeit einer Analyse betrug rund 6 Stunden. Als Rechen-
einheit diente ein Computer mit einem Intel i5 Prozessor mit 8Gb Arbeitsspeicher.
Als Solver wurde ein direkter Solver verwendet. Iterative Solver werden eigentlich
bei grofen Modellen (50000 - 1000000 Freiheitsgraden) eingesetzt, jedoch bietet der

direkte Solver ein besseres Konvergenzverhalten bei nichtlinearen Analysen.

Abweichungsanalyse.3
0,200mm
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I 0,000mm
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I - 0,133mm

- 0,200mm

Abbildung 4.1: Abweichung des erstellten Talus Knochen vom importierten Oberflachennetz

4.2 Geometrie

Es soll hier kurz gezeigt werden inwieweit sich die Geometrie im Verhaltnis zur realen
Knochengeometrie durch die Erstellung des 3D-Modells verdndert hat. Bild 4.1 zeigt

die Abweichung des erstellten Volumenkorpers aus der Flachenrtiickfithrung. Dies
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wurde vom importierten Netz durch ein Softwareprogramm aus den CT-Bildern
gewonnen wurde. Abweichungen von der importierten Geometrie entstanden durch
die Glattung des Netzes, entfernen von diversen Unebenheiten und die Flachen-
riickfithrung. Die maximale Abweichung an den Rollkdmmen des Talus liegt bei ca.

0,2mm.

Abweichungsanalyse.1
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Abbildung 4.2: Abstand zwischen der Gelenksflichen der Tibia und des Talus

Wie grof die tatséchliche Abweichung von den CT-Bildern ist, kann hier nicht
beurteilt werden. Die Gewinnung des Oberflichennetzes ist in einer eigenen Arbeit
durchgefiithrt worden. Raes [36] hat in seiner Arbeit CT-Bilder mit anatomischen
Schnitten verglichen und gezeigt, dass sich Geometrien der Gewebeteile des Sprung-

gelenks gut darstellen lassen.

4.2.1 Abstand der Gelenksflachen

In Abbildung 4.2 siecht man den Abstand zwischen den Gelenksflichen der Tibia und
des Talus bei einem Sprunggelenkswinkel von 20°. Die Werte geben den Abstand
in Richtung der z-Achse, welche orthogonal zur Schnittfliche der Tibia steht, an.
Der Minimalabstand (3,15 mm) liegt am mittleren Sagittalkamm der Tibia. Medial
und lateral davon vergroflert sich der Abstand zunehmend. An den Stellen des
medialen und lateralen Rollkamms betragen die minimalen Abstédnde 5,53 mm bzw.
4,96 mm. Somit ergibt dies einen bleibenden Spalt von 2,38 mm bzw. 1,81 mm an
den Rollkdmmen, wenn man die beiden Gelenksflichen der Tibia und des Talus in
Kontakt bringen wiirde. Die distale Gelenksflache der Tibia und die Trochlea des

Talus sind somit nicht parallel zueinander.
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4.3 Vergleichsstudie

4.3.1 Knorpelmodelle

Im Folgenden werden die Ergebnisse von 3 Arten der Knorpelmodellierung an einem
reduzierten Modell des Sprunggelenks dargestellt. In Abb. 4.3 sind die verschiedenen
Modelle zu sehen. Modell T (a) wird ohne Knorpel, Modell II (¢) mit zwei Knorpel-
schichten, wie in Kapitel 3.2 beschrieben, und Modell IIT (e) mit voll ausgefiilltem
Zwischenraum als Knorpel ausgefiihrt.

Die Abbildungen 4.3(a), (c¢) und (e) stellen die die Von-Mises-Vergleichsspannung
am distalen Ende der Epiphyse(Tibia) dar.

Ohne Knorpel zeigen sich starke Spannungskonzentration an den Kontaktstel-
len. Bei zwei Knorpelschichten kommt es bereits zu einer Belastungsverteilung und
deshalb auch zu geringeren Spannungswerten. Ist das Gelenk vollstdndig mit Knor-
pelgewebe ausgefiillt ergeben sich die geringste Spannungswerte, jedoch entspricht
diese Modellierung nicht der Realitat. In Wirklichkeit weisen die Knorpelschich-
ten keine konstante Dicke auf sondern variieren, was einer Mischung aus Modell
IT und III entsprechen wiirde. Aus Tabelle 4.1 konnen die maximal auftretenden

Von-Mises-Vergleichsspannungen abgelesen werden.

Modell | Von-Mises-Vergleichsspannung [N/mm?]

I 46,18
11 11,48
111 6,6

Tabelle 4.1: maximale Spannungswerte auf den Kontaktflachen
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Tibia
Wachstumsfuge

Epiphyse
Knorpelschichten

Talus

(e) (f)

Abbildung 4.3: Knorpelmodelle und Von-Mises-Vergleichspannung am distalen Ende der
Tibia
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4.4 Ergebnisse der Analysen

In den Abbildungen 4.6 - 4.8 sind Ergebnisse aus den einzelnen Analysen zu sehen.
In der ersten Reihe ist eine schematische Darstellung der Stellung des Hinterbeines,
welches fiir die Berechnung der wirkenden Kréfte herangezogen wurde, abgebildet.
Darunter ist der Status des Kontakts in Fern, Nah oder Kontakt dargestellt. Wei-
ters folgen die Druckspannung zwischen den beiden Knorpelflichen, die Von-Mises
Vergleichsspannung auf der Tibia und zuletzt die Von-Mises Vergleichsspannung auf
dem Talus.

In allen Analysen ist zu erkennen, dass sich die Kontaktfliche im Bereich des
mittlere Kamms ausbreitet. Betrachtet man in Abbildung 4.2 den Abstand zwischen
den beiden Gelenksflachen der Tibia und des Talus so kann man dort erkennen, dass
sich der Kontakt in der Mitte des Kamms ausbilden wird. Der Kontakt am medialen
Rollkamm tritt nur durch eine Adduktion der Tibia in Kraft, da der Abstand (s. Abb.
4.2) an den Stellen der Rollkdimme zwischen den Gelenksflache zu grof ist, um nur
durch eine Kompression der Knorpelschichten zustande zu kommen. Die Kompression
der Knorpelschicht des Talus betragt bei der hochsten Belastung im Sprung etwa
0,26mm, was etwa 15% der Knorpeldicke entspricht (Tab. 4.4). In der Tabelle zeigen
sich bei grofleren Flexionswinkeln, kleinere Werte fiir den Winkel der Adduktion
des Gelenks. Dafiir sind die Seitenbénder verantwortlich, die bei steigender Flexion
mehr Kraft austiben und so eine Rotation verhindern. Des Weiteren ist zu erkennen,
dass die maximale Druckspannung beim Anfangsbodenkontakt und der maximalen
Flexion (ausgenommen Sprung), wahrend der Standphase auf der anterioren Seite
der Kontaktfliche liegt, hingegen liegt die maximale Spannung auf der posterioren
Seite der Kontaktflache bei maximaler Flexion in der Schwungphase.

Die Belastung des Talus konzentriert sich auf den Bereich des Kontaktes zwischen

den Rollkdmmen.

4.4.1 Gang

Die Kontaktfliche zum Zeitpunkt des initialen Bodenkontaktes deutet darauf hin,
dass sich die Flachen an zwei Stellen berithren. Bei steigender Belastung bildet sich
daraus eine gemeinsame Kontaktfliche. Kontakt am medialen Rollkamm kommt nur
bei kleineren Flexionswinkeln vor. Die maximale Druckspannung an der Kontaktflache
betragt 7,06 MPa und tritt in der Standphase, wahrend die maximale vertikale
Bodenreaktionskraft wirkt, auf. Aufgrund der reduzierten Belastung zu den anderen

Zeitpunkten betragt die maximale Druckspannung bei ABK 3,7 MPa und in der
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Abbildung 4.4: Maximale Deformation des Knorpels und Abduktion/Adduktion der Tibia

Schwungphase 2,62 MPa.

An den Gelenksflachen der Tibia ergeben sich sehr dhnliche Spannungszustidnde
bei ABK und bei maximaler Flexion in der Standphase. Lediglich im Bereich des
mittleren Sagittalkamms ist eine héhere Spannung im anterioren Bereich zu erkennen.
In der Schwungphase kommt es zu keinem Kontakt am medialen Rollkamm, weshalb

die Spannung am Sagittalkamm steigt.

4.4.2 Trab

Im Vergleich zum Gang zeigen sich hier deutlich grofier Kontaktflichen, welche
aus der Erhohung der Bodenreaktionskraft um etwa 150% gegentiber dem Gang
hervorgeht. Die maximale Druckspannung in der Standphase betragt 8, 00 MPa und
liegt im anterioren Bereich der Kontaktfliche. Am medialen Rollkamm wirkt eine
maximale Druckspannung von 4,63 MPa

Fiir den Spannungszustand der Gelenksflachen der Tibia und des Talus gilt &hnli-

ches wie schon zuvor beschrieben. Das distale Ende der Tibia erfahrt eine maximale
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Spannung von 33,57 MPa, was einer Erhohung von 130%, im Vergleich zum Gang,
entspricht.

4.4.3 Sprung

Beim Sprung ist die Bodenreaktionskraft um 16% hoher als beim Trab, weshalb die
groBten Belastungen zu erwarten sind. Es zeigt sich ein simultanes Bild wie beim
Gang und Trab. Die hochste Druckspannung im Sprung erreicht 11,22 MPa. Die
maximale Druckspannung am medialen Rollkamm betragt 5,68 MPa.

Die Von-Mises Vergleichspannung an der Gelenksfliche der Tibia erreicht ein
Maximum von 42,01 MPa. Am Talus wird eine Spannung von 16,43 MPa berechnet.

4.4.4 Spannungsverlauf am Sagittalkamm

In Abbildung 4.5 ist der Verlauf der von-Mises-Vergleichspannung am Sagittalkamm
beim Sprung abgebildet. Die Spannung wurde anhand der maximal auftretenden
Spannung normiert. Es ergibt sich eine kaudale Verschiebung der Spannungsspit-
ze bei geringerer Flexion des Sprunggelenks. Bei starkerer Flexion wahrend der

Schwungphase liegt die maximale Spannung im Zentrum des Sagittalkamms.

1,1
1 -Q\ —O—ABK
£0,9 .

b max. flexion

° 0,8 Standphase

o 0,7 max. flexion

g 0,6 Sprungphase

c

80,5

304

0,3 .

20,2 /

£ 0,1 &

o

<0
0 0,2 0,4 0,6 0,8 1
kranial kaudal

normierte Position entlang des Sagittalkamms

Abbildung 4.5: Kranial-Kaudal-Verlauf der von-Mises-Vergleichspannung am Sagittalkamm
beim Sprung
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5 Diskussion und Ausblick

Ziel dieser Arbeit war es ein Finite-Elemente Modell eines Sprunggelenks des Fohlens
zu erstellen und damit die Belastungssituation im Zusammenhang mit OCD zu
ermitteln.

Am Beginn wurde auf die Anatomie des Sprunggelenks, sowie die Entstehung und
Ursache fiir Osteochondrosis Dissecans bei Pferden eingegangen. In Folge wurden die
biomechanischen Eigenschaften der einzelnen Gewebeteile, die in einem Gelenk pré-
sent sind, dargestellt. Weiters wurden die Grundlagen der Finite Elemente Methode
und speziell Nichtlinearitdten wie Kontakt und hyperelastisches Material erlautert.

Grundgeriist fiir das Modell des Sprunggelenks waren CT-Aufnahmen eines Foh-
lens, aus welchen die Knochengeometrie abgeleitet wurde. Darauf aufbauend wurden
die Weichteilgewebe modelliert. Literaturrecherchen haben gezeigt, dass sich ein
hyperelastisches Materialmodell gut fiir die Modellierung von Knorpelgeweben eignet.
Der Spongiosa und Kompakta der Knochen wurde ein isotrop elastisches Material-
verhalten zugewiesen. Die Materialparameter fiir die einzelnen Gewebearten wurden
aus der Literatur entnommen.

Da die Knorpelgeometrie aus dem CT-Scan nicht erkennbar war, wurden die
Knorpelschichten durch Extrusion der Knochenoberfliche gewonnen und mit einer
konstanten Dicke versehen. In das Modell wurden nur die Muskeln modelliert welche
einen direkten Einfluss auf die Extension des Sprunggelenks haben, da es nicht
moglich war, den Einfluss der anderen Muskeln ohne muskuloskelettales Modell zu
bestimmen. Die Bénder wurden auch in das Modell integriert, da sie vor allem bei
der Flexion das Gelenk stabilisieren und einen zuséatzliche Druck austiben.

Das Sprunggelenk wurde bei Gang, Trab und im Sprung zu verschiedenen Zeitpunk-
ten des Bewegungsablaufes analysiert. Als Punkte dienten der initiale Bodenkontakt,
die maximale Flexion wahrend der Standphase und die maximale Flexion wéh-
rend der Schwungphase. Die Belastung des Sprunggelenks wurde dadurch in einem
Bewegungsbereich von 16 — 110° Flexion des Sprunggelenks untersucht.

Nach Mcllwray [29] tritt OCD am Sagittalkamm des distalen Endes der Tibia,
am lateralen und medialen Kamm der Trochlea des Talus und selten am latera-

len und medialen hammerférmigen Knochenvorsprung der Tibia (Malleolus) auf.
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Die Ergebnisse zeigen vor allem im Bereich des mittleren Sagittalkamms und am
medialen Rollkamm eine erhohte Belastung. Die Hauptbelastung des Tibiotarsal
Gelenk wirkt am Sagittalkamm. In diesem Bereich wird auch haufig das Auftreten
von OCD beobachtet. Vor allem im kranialen Teil des Sagittalkamms wird OCD
am héufigsten vorgefunden. Bei allen drei Bewegungsarten ist eine Verschiebung der
Spannungskonzentration am Sagittalkamm durch Variation der Belastung und des
Flexionswinkels zu erkennen. Bei hohen vertikalen Bodenreaktionskréifte liegt die
maximale Vergleichspannung im kranialen Bereich des Sagittalkamms, wobei bei
maximaler Flexion und geringer Belastung die Spannungsspitze in das Zentrum des
Sagittalkamms wandert (Abb. 4.5). Eine Aussage fiir die Belastung im kranialen Ende
des Sagittalkamms, welches bei maximaler Flexion mit dem tarsi centrale Knochen
in Kontakt tritt, war mit diesem Modell nicht moglich. Die fehlende Geometrie des
dazwischenliegenden Knorpel verhindert eine Analyse in diesem Bereich. Mit hoheren
Belastungen steigt die Adduktion des Tibiotarsal Gelenks und fiihrt zu einer groferen
Belastung am medialen Rollkamm des Talus und der medialen Rinne (Sulcus) der
Tibia. Im Bereich der hammerférmigen Knochenvorspriinge kann mit diesem Modell
kein Zusammenhang zwischen dem Auftreten von OCD und der Belastung ermittelt
werden.

Die Erstellung eines Finite Elemente Modells eines Sprunggelenks ist, aufgrund
der vielen verschiedenen Aspekte die bei der Modellierung beachtet werden miissen,
eine sehr komplexe Aufgabe. Eine groie Rolle fiir die Qualitit eines Finite Elemente
Modells spielen die Geometrie des Modells sowie die Modellierung des Weichteil-
gewebes. Eine hoher Detailgrad der Kontaktflichen ist notwendig um sowohl die
Kontaktanalyse als auch die Ergebnisqualitit zu steigern.

Meines Wissens war dies das erste Finite Elemente Modell, dass sich mit der
Belastung im Sprunggelenk des Pferdes auseinandersetzt. Weitere Untersuchungen
sind notwendig um das Modell zu validieren, und damit sicherzustellen, dass die
getroffenen Annahmen richtig waren und somit eine Vorhersage der Belastung im
Sprunggelenk der Realitéit entspricht.

Aufbauend auf dieses Modell kénnten in Zukunft verschiedene Mafinahmen zu
einer Verbesserung fithren. Die Materialparameter fiir die einzelnen Gewebearten
wurden aus der Literatur entnommen und kénnen von Individuum zu Individuum
abweichen. Materialtests an den Gewebeteilen wiirden sicherstellen, dass die entspre-
chende Materialparameter verwendet werden. Die Geometrie des Knorpelgewebes
konnte aus MRT-Scans, welche Weichteilgewebe klar darstellen, abgeleitet werden

und den Kontakt zwischen den Gelenksflachen verbessern. Die fiir diese Arbeit ver-
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wendete Recheneinheit beschriankte das Modell auf rund 120 000 Elemente. Héhere
Rechenleistung wiirde es ermdéglichen die Netzfeinheit des Modells auch abseits der
Kontaktstelle zu steigern. Und nicht zuletzt sollte in Zukunft eine Validierung in
Form einer experimentellen Messung der Belastung erfolgen.

Abschlielend ist zu sagen, das sich die Finite Elemente Analyse als ein niitzliches
Tool fiir die Analyse von komplizierteren Gelenken wie das Sprunggelenk eignet
und sich auch in Zukunft, durch immer bessere Software und Rechenleistung, die
Modellqualitat steigern lasst. Der Detailgrad der Modelle wird erhoht und in Folge
verbessert sich die Qualitat der Ergebnisse.

Die Ergebnisse dieser Arbeit ermoglichen einen Einblick in die Belastungssituation
von Sprunggelenken bei jungen Fohlen und geben méglicherweise Aufschluss fiir die

Pravention von OCD.
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