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Kurzfassung 

Mit dem demografischen Wandel und der steigenden Adipositasprävalenz steigt die Coxarthroseinzi-

denz und damit die Anzahl zementfrei implantierter Hüfttotalendoprothesen (HTEP). Die zementfreie 

Versorgung ist jedoch mit einem erhöhten Risiko für intraoperative und postoperative periprothetische 

Femurfrakturen (PPF) verbunden, die in Deutschland 15,8 % der Folgeeingriffe begründen. Die Haupt-

ursache für intraoperative PPF sind dabei erhöhte Dehnungen im proximalen Femur während der Schaf-

timplantation. Um die femoralen Beanspruchungen in silico zu untersuchen, wurde in dieser For-

schungsarbeit die Implantation bis zu dem in vitro ermittelten Frakturzeitpunkt weggesteuert mit implizi-

ter Zeitintegration simuliert. Basierend auf einem quantitativen Computertomographiebild (QCT-Bild) 

eines humanen Femurs wurden hierfür zwei patient:innenspezifische realitätsnahe, linear-elastische 

Femurmodelle mit unterschiedlich großen Kavitäten erstellt (mittlere Abweichung: 0,13 mm). Der Ver-

gleich und die Validierung der Simulationen mit zwei Implantatdesigns (mit und ohne medialem 

Kalkarkragen; CORAIL, Total Hip Systems, Johnson & Johnson Medical Limited, UK) gegen die in vitro-

Untersuchung erfolgte anhand der Dehnungen des proximalen Femurs und der Implantationskraft. 

Im Vergleich zu dem kragenlosen Äquivalent kam es in silico bei Kragenprothesen zu einer verstärkten 

Lastübertragung mit einer axialen Stauchung in den Kalkar-Kragen-Kontaktbereichen. Die axialen Stau-

chungen an der proximalen medialen Femuroberfläche blieben in silico allerdings unterhalb der in vitro 

gemessenen Stauchung von -0,49 %. Die Stauchungen von -0,21 % bei der Implantation in das Femur 

mit kleinerer Kavität lagen der in vitro-Situation am nächsten. Sowohl in vitro als auch in silico wurde 

das proximale Femur während der Implantation medial entlang der Ringachse zunächst gestaucht. In 

dem kalkarnahen Teilbereich traten nur in vitro kurz vor der Fraktur mediale Ringdehnungen auf Zug 

auf (0,69 % zum Frakturzeitpunkt), die allgemein als frakturursächlich angesehen werden. In den Simu-

lationen war dieser Anstieg nicht zu sehen. Die tangentiale Stauchung in silico und in vitro wird auf die 

anterior-posteriore Weitung der Kavität zurückgeführt.  

Die Simulationen zeigen, dass die zur vorgesehenen Positionierung des Implantats notwendige Implan-

tationskraft sowie die Kraft an der späteren Frakturposition stark von den verwendeten Geometrien ab-

hängt. Durch die laterale Vergrößerung der Femurkavität um bis zu 1,3 mm reduzierte sich die Kraft 

zum Frakturzeitpunkt um 55 % bei der Verwendung von Implantaten ohne Kragen und um 34 % bei 

Implantaten mit Kragen. Bei den Kragenprothesen war die Implantationskraft vor dem Kalkar-Kragen-

Kontakt durch die Geometrieveränderung ähnlich zu der in vitro-Situation. Die in silico-Implantations-

kraft stieg bei diesen ab dem Zeitpunkt des Kalkar-Kragen-Kontakts deutlich stärker als bei Implantaten 

ohne Kragen und als in vitro.  

Die Simulationsergebnisse demonstrieren, dass die Verwendung einer realitätsnäheren Femurgeomet-

rie mit kleinerer Kavität notwendig ist, um axiale und tangentiale Dehnungen während der in vitro-Im-

plantation in silico realistischer abzubilden. Durch die Definition von Versagensmechanismen wird in 

weiterführenden Untersuchungen eine der in vitro-Situation nähere Implantationskraft erwartet. 



 

 

Abstract 

The incidence of coxarthrosis and thus the number of cementless total hip arthroplasties (THA) is in-

creasing as a result of demographic change and the rising prevalence of obesity. However, cementless 

treatment is associated with an increased risk of intraoperative and postoperative periprosthetic femoral 

fractures (PPF), which account for 15.8 % of follow-up surgeries in Germany. The main cause of in-

traoperative PPF is seen in increased tangential strains on the proximal femur during stem insertion. In 

this research work, the displacement-controlled implantation up to the in vitro determined fracture point 

was simulated with the implicit time integration method in order to investigate the femoral strains in silico. 

Based on a quantitative computed tomography image (QCT image) of a human femur, two patient-

specific, close-to-reality, linear-elastic femur models with cavities of different sizes were created (mean 

deviation: 0.13 mm). The comparison and validation of the simulations with two implant designs (with 

and without medial collar; CORAIL, Total Hip Systems, Johnson & Johnson Medical Limited, UK) against 

the in vitro study was based on the strains of the proximal femur and the implantation force. 

In silico, collared stems resulted in increased load transfer with axial compression in the calcar-collar 

contact areas compared to the collarless equivalent. However, the axial compression at the proximal 

medial femoral surface in silico remained below the compression of -0.49 % measured in vitro. The 

compression of -0.21 % during stem insertion into the femur with a smaller cavity was closest to the in 

vitro situation. Both in vitro and in silico the proximal medial femur was initially compressed along the 

hoop axis during implantation. In the medial region close to the calcar, tensile hoop strains occurred 

only in vitro shortly before the fracture (0.69 % at the time of fracture), where they are generally consid-

ered to be the cause of the fracture. This increase was not seen in the simulations. The tangential 

compression in silico and in vitro is attributed to the anterior-posterior expansion of the cavity.  

The simulations show that the implantation force required to reach the intended positioning of the implant 

and the force at the subsequent fracture position are highly dependent on the geometries used. Due to 

the lateral widening of the femoral cavity by up to 1.3 mm, the implantation force at the time of fracture 

was reduced by 55 % when collarless stems were used and by 34 % when collared stems were used. 

For collared stems, the implantation force prior to the calcar-collar contact was similar to the in vitro 

situation based on the changed geometry. As soon as calcar-collar contact was achieved, the in silico 

implantation force increased considerably more for collared stems than for collarless stems, and also 

compared to the in vitro situation. 

The simulation results demonstrate that the use of a femoral geometry closer to reality with a smaller 

cavity is necessary in order to more realistically reproduce the axial and tangential strain distribution of 

an in vitro implantation in silico. By defining failure mechanisms in further studies, an implantation force 

closer to the in vitro situation is expected. 
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Glossar 
Begriff Definition 

Acetabulum Gelenkpfanne des Hüftgelenks 

anterior Anatomische Lagebezeichnung: Weiter vorne gelegen 

anteromedial Anatomische Lagebezeichnung: Zusammensetzung aus anterior und medial; 

weiter vorne und zur Mitte hin 

axial Entlang der Achse der Gliedmaßen verlaufend 

Caput femoris Femurkopf 

Coxarthrose Degenerative Gelenkerkrankung des Hüftgelenks, Osteoarthritis der Hüfte 

Diaphyse Schaft des Röhrenknochens 

Dorr-Typ Femurmorphologie bezüglich der Markkanalform 

distal Anatomische Lagebezeichnung: Weiter von der Körpermitte entfernt liegend 

dorsal Anatomische Lagebezeichnung: Zum Rücken hin gelegen 

Femur Oberschenkelknochen 

Fraktur Knochenbruch 

intraoperativ Während der Operation 

in silico Durch eine numerische Simulation 

in situ In der natürlichen Umgebung eines Organismus; an der gegebenen anatomi-

schen Position 

in vitro Außerhalb eines lebenden Organismus, z. B. isolierte Gewebestrukturen 

in vivo Innerhalb eines lebenden Organismus 

Isthmus Region mit dem kleinsten Durchmesser des Markraums 

Kortikalis (Kortex) Außenliegender kompakter Knochen mit dichten Knochenlamellen 

lateral Anatomische Lagebezeichnung: seitlich gelegen, von der Körpermitte weg 

orientiert 

medial Anatomische Lagebezeichnung: zur Körpermitte orientiert 

Metaphyse Übergangsbereich zwischen den Gelenkenden und dem Schaft des Röhren-

knochens 

Offset Versatz des Femurs oder des Hüftimplantats 

Osseointegration Stabile Verankerung des Implantats im Knochen durch die Bildung von Kno-

chengewebe, ohne dass sich dabei faseriges Gewebe an der Knochen-Im-

plantat-Grenzfläche bildet 

Osteoporose Knochenschwund 

Osteotomie Durchtrennung von Knochen, Knochenschnitt 

Pelvis Becken 

periprothetisch In der Nähe einer Prothese 

physiologisch Natürlich, gesund, den normalen Lebensvorgängen entsprechend 

posterior Anatomische Lagebezeichnung: Weiter hinten gelegen 
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postoperativ Nach dem operativen Eingriff 

präoperativ Vor dem operativen Eingriff 

proximal Anatomische Lagebezeichnung: Näher an der Körpermitte gelegen 

Press-Fit Implantat ist 0,5 mm größer als die Raspel 

Precise-Fit Implantat ist gleich groß wie die Raspel 

Loose-Fit Implantat ist 0,5 mm kleiner als die Raspel 

Resektion Operative Entfernung von Organen oder Organteilen 

Revision Operation zur Behandlung von Komplikationen, Wechseloperation 

Spongiosa Innenliegender schwammartiger Knochen umgegeben von kortikalem Kno-

chen 

tangential Quer verlaufend 

Trabekel Knochenbälkchen 

Transversalebene Anatomische Ebene: Horizontale Körperebene 

Trochanter major Großer Rollhügel; kräftiger Knochenvorsprung des Femurs 

Trochanter minor Kleiner Rollhügel; medial-dorsaler Knochenvorsprung des Femurs 

ventral Zur Vorderseite des Körpers 

Strain Shielding Knochenabbau und -umbau aufgrund der Übertragung der Belastung auf das 

auf das Implantat anstatt auf das umgebende Knochengewebe 

 

 

 



 

 

 

Abkürzungs- und Symbolverzeichnis 

Abkürzungen 

Abkürzung Definition 

AO Acetabuläres Offset 

BMD Knochenmineraldichte (engl. bone mineral density) 

CCD-Winkel Centrum-Collum-Diaphysen-Winkel 

CC-Verhältnis Anteil des Isthmus des intramedullären Kanals an der Abmessung des Isth-

mus des Kalkars (engl. canal to calcar isthmus ratio, CCR) 

CI Kortikalisindex (engl. cortical index) 
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CCR/CI Kortikalis-Kanal-Form (engl. cortical-canal shape) 

DIC Digitale Bildkorrelation (engl. digital image correlation) 

DMS Dehnungsmessstreifen 

DVC Digitale Volumenkorrelation (engl. digital volume correlation) 

EPRD Endoprothesenregister Deutschland 

FEA Finite-Elemente-Analyse 

FEM Finite-Elemente-Methode 

FO Femorales Offset 

Gl. Gleichung 

GO Globales Offset 

HA Hydroxylapatit; chemische Zusammensetzung: Ca10(PO4)6(OH)2) 

HTEP Hüfttotalendoprothese 

OECD-Staaten Mitgliedstaaten der Organisation für wirtschaftliche Zusammenarbeit und Ent-

wicklung (engl. Organisation for Economic Cooperation and Development) 

PPF Periprothetische Fraktur 

THA Totale Hüftarthroplastik (engl. Total Hip Arthroplasty) 
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Symbole 

Symbol Einheit Definition 

/ (0 Fläche 

1� ( Rissgröße 

�  Objektsegment (Knochen) 

�2   Hintergrundsegment (kein Knochen) 

� ( Abstand zwischen den Oberflächen 

*  Dämpfungsfaktor 

�  Dimension des Gleichungssystems 

3 	�� Elastizitätsmodul (E-Modul) 

� � Kraft 

�45678 � Bodenreaktionskraft 

�97:78; � Gelenkreaktionskraft 

�< � Implantationskraft 

�= � Normalkraft des Knochens 

�> � Normalkraft 

�? � Reibungskraft 

�?,6@8 � dynamische Reibungskraft 

�?,ABC � statische Reibungskraft 

D  Lastvektor 

Hier: Kraftvektor (Knotenpunktkräfte) 

E  Einheitsmatrix 

�F,G  Intensität des Pixels ,  

H  (� × �)-Steifigkeitsmatrix 

�J K��√( kritischer Spannungsintensitätsfaktor bzw. Bruchzähigkeit 

�<J K��√( kritischer Spannungsintensitätsfaktor bzw. Bruchzähigkeit bei 

einer reinen Dehnung (Modus I);  

Werkstoffkennwert bei der eine Rissausbreitung einsetzt; 

Widerstandsfähigkeit eines Werkstoffs gegen instabiles Riss-

wachstum 

�  Federsteifigkeit 


M ( Ursprüngliche Länge 

∆
 ( Längenänderung 

� 
�� =

�

(0 
Kontaktdruck 

�O
FPG  Knoten mit der lokalen Nummer � im Element mit der Num-

mer � 


7 K�� Streckgrenze 


Q K�� Zugfestigkeit 

� ( Radius 

�C ( Außenradius 
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�O ( Innenradius 

R  Schwellenwert 

RFPG  Element (Nummer �) der Vernetzung 

+S   Verschiebungsgeschwindigkeit 

T  Lösungsvektor des FE-Gleichungssystems 

Hier: Verschiebungsvektor (Knotenpunktsverschiebungen) 

% / Dehnung 

%9U / Green-Lagrange-Dehnung 

VW78J;@ / Hencky-Dehnung 

%<8X / Technische Dehnung 
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%Z / Querkontraktion (negative Dehnung) 
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%\ / Dehnung entlang der z-Achse (in axiale Richtung) 
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wahre Spannung 

Ŷ �
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Spannung entlang der Ringachse, Ringspannung 
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(0 
Radiale Druckspannung 
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(0 
Scherspannung 

'JPOB �

(0 
Kritische Scherspannung 

'7Z �

(0 
Äquivalente Scherspannung mit den orthogonalen Scher-

spannungskomponenten '` und '0 

 

 



 

 

 

1 Einleitung 

Die Implantation eines Hüftgelenkersatzes ist ein weit verbreiteter chirurgischer Eingriff in Europa, wobei 

Deutschland eine der höchsten Inzidenzraten innerhalb der OECD-Staaten1 aufweist [1]. Die häufigste 

Indikation für eine Hüfttotalendoprothese (HTEP) in Deutschland ist dabei die Coxarthrose (73,4 %) [2], 

der fortschreitende Verschleiß des Hüftknorpels [3]. Die Coxarthrose ist eine degenerative Gelenker-

krankung und führt zu einer Schädigung des Hüftgelenks [4, 5] und damit zu Schmerzen und Funkti-

onseinschränkungen [3, 5-8]. Die totale Hüftarthroplastik (THA), bei der das geschädigte Hüftgelenk 

durch eine HTEP (Abbildung 1.1) ersetzt wird [9], ist eine effektive Möglichkeit, die Schmerzen und 

Funktionseinschränkungen zu behandeln [6] und die Lebensqualität der Patient:innen wieder zu erhö-

hen [1, 9, 10]. In den letzten Jahrzehnten stieg die Anzahl durchgeführter Hüftoperationen kontinuierlich. 

Hauptfaktoren hierfür sowie für den prognostizierten weiteren Anstieg sind die alternde Bevölkerung 

und die zunehmende Prävalenz von Adipositas, die beide zu einer steigenden Arthroseinzidenz führen 

[1, 11, 12]. Angesichts dieser Entwicklungen ist die Auseinandersetzung mit der Hüftendoprothetik von 

hoher Relevanz. 

 

Abbildung 1.1: Komponenten einer zementfreien HTEP-Versorgung mit dem Corail-Schaft 

(CORAIL® Total Hip Systems, DePuy Synthes, Leeds, UK) und dem Femurkopf 

(12/14 BIOLOX®delta Femoral Heads, DePuy Synthes, Leeds, UK) (Darstellung 

in Anlehnung an [13, 14]). 

 
1 OECD-Staaten: Mitgliedstaaten der Organisation für wirtschaftliche Zusammenarbeit und Entwicklung 

(engl. Organisation for Economic Cooperation and Development) 
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Obwohl die Ausfallwahrscheinlichkeit von 5 % neun Jahre nach der primären THA bei elektiven HTEP 

mit zementfreiem Standardschaft gering ist [2], bestehen weiterhin zentrale Herausforderungen in der 

zementfreien Verankerung. Wird der metallische Implantatschaft der HTEP in der Femurkavität zement-

frei verankert, treten sowohl intraoperativ (0,31-27,8 %) als auch postoperativ häufiger periprothetische 

Frakturen (PPF) auf als bei der zementierten Verankerung [15-24]. Die Inzidenz postoperativer PPF bei 

einer zementfreien primären HTEP liegt bei 0,34 % (1 180 von 337 647 primären THA, United Kingdom 

National Joint Registry (NJR) in 2003-2016), wovon 44 % (520 von 1 180) innerhalb der ersten 90 Tage 

nach der Operation auftreten [25]. Die Ursache für PPFs innerhalb dieses Zeitbereichs wird in intraope-

rativ entstandenen, unbemerkten Rissen oder Fissuren vermutet, welche sich in der Rehabilitations-

phase zu klinisch relevanten Frakturen vergrößern [26-28]. Neben postoperativen PPF ist die asepti-

sche Lockerung ebenfalls eine mögliche Folge einer unbemerkten intraoperativen PPF [29], da diese 

die Osseointegration im Frakturbereich stören [30] und die Stabilität des Implantatschafts im Femur 

stark reduzieren kann [27, 29]. 

Revisionsoperationen sind insgesamt häufiger durch die aseptische Lockerung (22,1 %) als durch post-

operative PPF (15,8 %) indiziert [2]. Folgeeingriffe weisen, hauptsächlich aufgrund der schlechteren 

Knochenqualität [28], des hohen Alters und der Komorbiditäten der Patient:innen [31, 32], hohe posto-

perative Komplikationen von 18 % bis 23 % auf [32]. Die Mortalität ein Jahr nach der Revisionsoperation 

beträgt, abhängig von Alter und Geschlecht, 1,2 % bis 9,8 % [32]. Daher ist es zentral, den Entstehungs-

mechanismus intraoperativer PPF zu verstehen, um durch die Vermeidung intraoperativer PPF das 

postoperative Komplikations- und Mortalitätsrisiko zu senken [28].  

Ein wesentlicher Faktor für die Entstehung intraoperativer PPF sind hohe Knochenbeanspruchungen, 

insbesondere proximale mediale Ringdehnungen [27-29]. Im Fall der zementfreien Press-Fit-Veranke-

rung entstehen PPF dadurch, dass der Implantatschaft unter Kraftaufwendung in die zuvor erzeugte 

Femurkavität eingebracht wird, um die initiale mechanische Stabilität zu erreichen [27, 33]. Um die wäh-

rend der Implantation entstehenden Dehnungen experimentell zu ermitteln, werden Dehnungsmess-

streifen (DMS) [27, 29] oder die digitale Bildkorrelation (Digital Image Correlation, DIC) [34, 35] genutzt. 

Mit ersterem bestimmen Jasty et al. (1993) und Elias et al. (2000) die maximalen Ringdehnungen wäh-

rend der Implantation [27, 29]. In einer vorangegangenen Arbeit am Institut für Biomechanik wurde die 

proximale Beanspruchung des porcinen Femurs während des kompletten Implantationszeitraums bis 

zu einer provozierten Fraktur untersucht [34]. Dabei wurden sowohl axiale Dehnungen als auch Deh-

nungen entlang der Ringachse (tangentiale Dehnungen) ausgewertet. Um ein besseres Verständnis 

über die Natur und die Mechanismen der entstehenden Dehnungen während der Implantation zu erlan-

gen, werden in der vorliegenden Arbeit FE-Simulationen aufgebaut. Ziel dabei ist es, die in einer insti-

tutsintern durchgeführten in vitro-Untersuchung auftretenden Dehnungen in silico nachzubilden. Diese 

in vitro-Verformung des proximalen medialen Femurs wurde dabei durch das GOM/Aramis-Kamerasys-

tem (ARAMIS 3D Camera, Carl Zeiss GOM Metrology GmbH, Deutschland) aufgezeichnet und die Deh-

nungen in der zugehörigen Software GOM Correlate (GOM Software 2018 Hotfix 2, Rev. 113294, Carl 

Zeiss GOM Metrology GmbH, Deutschland) ermittelt. 

In vielzähligen FE-Studien wird eine implantierte HTEP belastet, um die Mikrobewegungen [4, 36-38], 

die Schaftabsenkung [36] und die Knochenbeanspruchung [39] während des Gehens zu untersuchen. 
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Weitere FE-Studien betrachten die Veränderung der Knochenbeanspruchung durch die HTEP-Implan-

tation [4, 26, 36, 40, 41]. Wenige Studien simulieren hingegen die Implantationsphase [36, 42]. Um die 

Implantationssimulation zu analysieren, wird in der vorliegenden Arbeit die implizite Zeitintegration ver-

wendet. Dabei soll die Frage geklärt werden: 

(1) Welche Herangehensweisen sind bei der Verwendung realitätsnaher Geometrien (Femur und 

Implantat) bei der impliziten Implantationssimulation zielführend? 

Meist werden vereinfachte Geometrien verwendet, um die Implantation zu simulieren. In vergleichbaren 

Studien wird die Femurkavität generiert, indem die Implantatgeometrie von der aus einem CT-Bild seg-

mentierten Femurgeometrie subtrahiert wird [36]. Hieraus ergeben sich jedoch Kontaktbedingungen, 

welche nicht die reale Situation nach dem Raspeln widerspiegeln. Zudem wird die Knochenverdichtung 

infolge des Raspelns ignoriert. Die realitätsnahe Abbildung der Geometrien soll diese Aspekte berück-

sichtigen. Die Femurgeometrie wird dafür aus dem CT-Bild eines Femurs nach dem Raspeln mittels 

Bildsegmentierung generiert. Da bislang nicht geklärt ist, welche Relevanz die Abbildungsgenauigkeit 

der Geometrien in Implantationssimulationen hat, ergibt sich die Frage: 

(2) Welche Auswirkung haben geringe Modifizierungen der Femur- und der Implantatgeometrien 

auf die Implantationskraft und die Dehnungen? 

Zur Beantwortung dieser Frage werden vier Simulationen aufgebaut, welche unterschiedliche Femur- 

und Implantatgeometrien nutzen. Dabei werden Implantate des Typs Corail (CORAIL® Total Hip Sys-

tems, Johnson & Johnson Medical Limited, UK) mit und ohne Kragen verwendet. Die Verwendung von 

Implantatschäften mit Kragen verhindert in situ und in vitro das zu tiefe Einbringen des Schafts in die 

Kavität [29, 43, 44]. Während der früh postoperativen Phase wird dadurch die initiale Stabilität verbes-

sert und die auf das Implantat wirkende Kraft wird über den Kragen gleichmäßiger verteilt [45]. In der 

dieser Arbeit vorangegangenen Projektarbeit wird der Einfluss des medialen Kalkarkragens basierend 

auf Studien und durchgeführten Experimenten umfassend dargestellt und diskutiert. In den experimen-

tellen Implantationsuntersuchungen mit porcinen Femora werden dabei Beanspruchungsunterschiede 

zwischen Implantaten mit und ohne Kragen ermittelt [34]. Auftretende Beanspruchungen hängen jedoch 

nicht nur von dem Implantatdesign ab [17, 22, 40, 45-47], sondern auch von der Femuranatomie [48, 

49]. Um den Einfluss des Kragens bei gleicher Femurgeometrie zu evaluieren, wird im Rahmen dieser 

Arbeit die Forschungsfrage 

(3) Welche Unterschiede zeigen sich in silico in der Implantationskraft und in auftretenden Dehnun-

gen bei der Verwendung der Corail-Implantate mit und ohne medialem Kalkarkragen? 

beantwortet. Die Verwendung der FEM gegenüber der in vitro-Untersuchung bietet dabei den Vorteil, 

dass durch die Zerlegung eines Körpers in eine Vielzahl kleiner Elemente Spannungen und Verformun-

gen innerhalb der gesamten Struktur berechnet werden können [50]. 

 



1 Einleitung 4 

 

Ziel der vorliegenden Arbeit ist die Beantwortung dieser drei Forschungsfragen durch die Entwicklung 

von vier FE-Simulationen und den Vergleich dieser mit der in vitro-Untersuchung. Im Anschluss an die 

Einleitung werden in Kapitel zwei die physiologische Anatomie und Kinetik des Hüftgelenks, die Entste-

hung intraoperativer PPF sowie die Grundlagen der FEM erläutert. Die Entwicklung der Simulationen 

wird in Kapitel drei anhand der verwendeten Materialien und Methoden beschrieben und gliedert sich in 

die Vorbereitungs-, die Simulations- und die Auswertungsphase. Die Ergebnisse werden in Kapitel vier 

vorgestellt und in Kapitel fünf kritisch analysiert und diskutiert. Dabei werden Ansätze für weiterführende 

Studien dargelegt. Die Arbeit schließt mit einer ganzheitlichen Betrachtung der in vitro und in silico er-

mittelten Implantationskräfte und Dehnungen und identifiziert Potenziale zukünftiger Forschungen. 

 



 

 

 

2 Grundlagen 

2.1 Anatomie und Kinetik des Hüftgelenks und des Femurs 

2.1.1 Anatomie des Hüftgelenks und des Femurs 

Das Hüftgelenk überträgt das Körpergewicht auf die untere Extremität und ermöglicht große Bewegun-

gen in der Sagittalebene (Flexion und Extension), der Frontalebene (Abduktion und Adduktion) sowie 

der Transversalebene (Innen- und Außenrotation). Das sagittale Bewegungsfeld bietet dabei die größte 

passive Bewegungsfreiheit [51]. Diese Beweglichkeit ist elementar für grundlegende Aktivitäten wie Ge-

hen und Laufen [3]. Es handelt sich um ein synoviales Kugelgelenk, bei dem der kugelförmige Femur-

kopf in dem schalenartigen Acetabulum (Hüftpfanne) der Pelvis (Becken) gelenkig gelagert ist [3, 52]. 

Die Oberflächen des Femurkopfs und des Acetabulums sind größtenteils mit hyalinem Gelenkknorpel 

bedeckt [8]. Die Stabilität des Hüftgelenks resultiert aus der Kugelgelenkkonfiguration, der starken Ge-

lenkkapsel, dem Labrum acetabuli (Ring aus Faserknorpel), dem kräftigen Bandapparat und den um-

gebenden großen, starken Muskeln [8, 53]. Die Linea aspera auf der dorsalen Femurseite dient dem 

Gluteus maximus sowie den Adduktoren magnus, brevis und longus als Ansatz [54] und verstärkt das 

Femur [52]. Die Abduktoren setzen am Trochanter major (großer Rollhügel) auf der lateralen Femurseite 

an [3]. Das Femur, der längste [52] Knochen im menschlichen Körper, ist in Kopf, Schenkelhals, Schaft 

und distale Kondylen unterteilt [8] (Abbildung 2.1). Der poröse spongiöse Knochen ist von dem dichten 

kortikalen Knochen umgegeben [8].  
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Abbildung 2.1: Aufbau des humanen Femurs (Darstellung basierend auf [55]). 

Das Dorr-Klassifizierungssystem teilt die Knochenqualität des proximalen Femurs basierend auf antero-

posterioren (AP) Röntgenaufnahmen in drei Typen ein. Ein Femur des Dorr-Typs A zeichnet sich durch 

eine dicke Kortikalis und einen schmalen intramedullären Kanal aus, wohingegen das trichterförmige 

Typ-B-Femur eine geringere Kortikalisdicke sowie die höchste Kortikalisporosität aufweist. Die sehr 

dünne Kortikalis, der breite Markkanal sowie der höchste Kanal-Kalkar-Quotient (CC-Verhältnis) und 

der geringste Kortikalisindex (CI) kennzeichnen ein Typ-C-Femur [56]. 

Der in Abbildung 2.2 ersichtliche horizontale Abstand zwischen dem Rotationszentrum des Hüftkopfs 

und der vertikalen Linie durch die Köhler-Tränenfigur wird als acetabuläres Offset (AO) bezeichnet [57]. 

Das femorale Offset (FO) ist definiert als der orthogonale Abstand zwischen dem Rotationszentrum des 

Hüftkopfs und der Längsachse des Femurs und ist vom Schenkelhalswinkel (Centrum-Collum-Diaphy-

sen-Winkel, CCD-Winkel) und dem Antetorsionswinkel abhängig [57, 58]. Der CCD-Winkel wird in der 

Frontalebene durch die Femurschaftachse und die Schenkelhalsachse aufgespannt und beträgt bei ei-

ner erwachsenen Person näherungsweise 125° [3, 8, 52, 59]. Der Schenkelhals steht zur Achse der 

posterioren femoralen Kondylen um 12-14° antevertiert [3, 52]. 
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Abbildung 2.2: AP-Röntgenaufnahme von Pelvis und Femora mit Abduktorkraft �:;<, Boden-

reaktionskraft �=><7? , Gelenkreaktionskraft �@7A7?B , Hebelarm des Abduktors �, 

Hebelarm des Körpergewichts 
 [53, 60] sowie femorales Offset FO und aceta-

buläres Offset FO (Darstellung basierend auf [51]). 

 

2.1.2 Belastung und Beanspruchung des Femurs 

Das Hüftgelenk muss große Kräfte ableiten und verteilen [8]. Die Gelenkreaktionskraft, �@7A7?B in Abbil-

dung 2.2, ist dabei die Reaktion auf alle auf das Gelenk wirkenden Kräfte [61, 62], darunter Bodenreak-

tionskraft und Muskelkräfte [3, 51]. Da der Hebelarm der Abduktoren (�) kürzer als der des Körperge-

wichts (
) ist, muss die Abduktorkraft ein Vielfaches des Körpergewichts betragen, um das Becken in 

einer waagerechten Position zu halten [51, 58]. Der Großteil der Abduktorkraft der pelvitrochantären 

Muskulatur wird vom Musculus gluteus medius aufgebracht, weshalb dieser besonders relevant für die 

Stabilisierung des Beckens ist [8, 63]. Die Gelenkreaktionskräfte betragen, je nach Intensivität der Be-

lastung, zwischen dem 1,3- und 8-Fachen des Körpergewichts [3, 51]. 

Im proximalen Femur führt die Belastung des Femurkopfs, wie in Abbildung 2.3a ersichtlich, zu Druck-

beanspruchungen auf der medialen und zu Zugbeanspruchungen auf der lateralen Femurseite [53, 58]. 

Bavil et al. (2024) stellen diese Beanspruchungen mittels Finite-Elemente-Analyse (FEA) dar, wobei 

über den gesamten Gangzyklus hinweg am medialen Kortex Druckbeanspruchungen wirken, während 

der laterale Femurkortex Zugbeanspruchungen erfährt [49]. Große und repetitive Druckbelastungen 

werden durch die durch elastische Trabekel und hohe Porosität gekennzeichnete Spongiosa im Femur 

verteilt [8]. Die Trabekel des Kalkars bilden ein dreidimensionales Netzwerk und sind dem Verlauf und 

den Arten der Beanspruchungen folgend angeordnet (Abbildung 2.3b) [8]. Dies verleiht dem proximalen 

Femur eine erhöhte Festigkeit [3]. Kortikaler Knochen, der die Spongiosa umgibt, weist im Vergleich 

dazu eine hohe Dichte auf, durch die er steifer wird, wodurch er vor dem Versagen hohen Belastungen 
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widerstehen kann [8]. Der Elastizitätsmodul der Kortikalis liegt deshalb mit 7-30 GPa wesentlich über 

dem der Spongiosa (0,1-1 GPa) [64]. Auch die Zugfestigkeit des kortikalen Knochens beträgt ein Viel-

faches des spongiösen Knochens (50-150 MPa vs. 1,3-3 MPa) [64]. Mikroskopisch betrachtet sorgt der 

mineralische Teil des Knochens (60-70 wt%, insb. sprödes Calciumphosphat, Ca10(PO4)6(OH)2) für 

seine Härte und Steifigkeit, während ihm die Proteine (20-30 wt%), insbesondere Kollagen Typ I, Dehn-

barkeit und Zähigkeit verleihen [65, 66]. 

 

Abbildung 2.3: a Zug- und Druckbeanspruchung des proximalen Femurs mit Abduktorkraft �:;< 

und Gelenkreaktionskraft �@7A7?B, b Femurtrajektorien (Darstellung basierend auf 

[53]). 

 

2.1.3 Exkurs: Physikalische Grundlagen 

Dehnungen können nicht direkt gemessen, sondern nur bspw. über Dehnungsmessstreifen anhand der 

Längenänderungen ermittelt werden. Bei der Dehnungsberechnung wird zwischen der Ingenieurdeh-

nung %C?D (technische Dehnung), der logarithmischen (wahren) Dehnung %A>D und der Green-Lagrange-

Dehnung %@E unterschieden (Tabelle 2.1). Während die Ingenieurdehnungen %C?D aus der Längenände-

rung ∆
 im Verhältnis zur ursprünglichen Länge 
G bestimmt werden (2.1), wird beim zweiten Fall (%A>D) 

in infinitesimal kleinen Inkrementen die jeweils aktuelle Länge 
 zur Bestimmung der logarithmischen 

Dehnungen verwendet (2.2). Da bereits ab einer Dehnung von ca. 5 % deutliche Abweichungen zwi-

schen %C?D und %A>D sichtbar werden, wird insbesondere bei großen Verzerrungen die genauere loga-

rithmische Dehnung verwendet. Um große Rotationen in der Dehnungsgleichung (2.2) zu berücksichti-

gen, werden in Gleichung (2.3) die Green-Lagrange-Dehnungen verwendet. Mit der Einheitsmatrix H 

werden so im dreidimensionalen Raum die logarithmischen Dehnungen (2.6), Hencky-Dehnungen 

IJ7?3BK genannt, definiert. In der Kontinuumsmechanik und bei zwei- oder dreidimensionalen Span-

nungs- und Verzerrungsanalysen wird die Dehnung durch die partielle Ableitung der Verschiebung L 

beschrieben ((2.4) und (2.5)), da hierdurch mögliche Verformungen in anderen Richtungen (wie y oder 
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z) berücksichtigt werden können. Zudem eignet sich diese Formulierung für die lokal linearisierte und 

infinitesimale Betrachtung in der FEM [67]. 

Tabelle 2.1: Vergleich von Ingenieurdehnungen und logarithmischen (wahren) Dehnungen 

[67]. 

Ingenieurdehnungen Logarithmische (wahre) Dehnungen 

Eindimensional:  Eindimensional:  

%C?D = ∆

G  
(2.1) %A>D = ln O 

GP = ln O1 + ∆

G P

= ln R1 + %C?DS 

(2.2) 

  %A>D = 12 
�R1 + 2%@ES 
(2.3) 

Eindimensional in Symbolen der Konti-

nuumsmechanik, 

hier in x-Richtung: 

 Eindimensional in Symbolen der Konti-

nuumsmechanik, 

hier in x-Richtung: 

 

%UC?D = V+UV)  
(2.4) %UA>D = ln O1 + V+UV) P 

(2.5) 

  Mehrdimensional in Symbolen der Konti-

nuumsmechanik: 

 

  IJ7?3BK = 12 
�RH + 2I@ES 
(2.6) 

Die auf eine Fläche wirkende Kraft � ruft im Material Spannungen W hervor. Zugkräfte führen zu Zug-

spannungen (W > 0), Druckkräfte zu Druckspannungen (W < 0). Wirkt die Kraft orthogonal zur Fläche 

werden die hervorgerufenen Spannungen als Normalspannungen bezeichnet [68]. Für die Berechnung 

der eindimensionalen Ingenieurspannung WC?D wird die Ausgangsfläche /G verwendet (2.7), während 

sich die sogenannte wahre Spannung WX:Y4, in Relation zu den logarithmischen Dehnungen, auf die 

verformte Fläche / bezieht (2.8). Analog zu den Dehnungsmaßen werden ab einer Dehnung von 5 % 

Unterschiede zwischen den Spannungsmaßen deutlich [67]. 
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Tabelle 2.2: Vergleich von Ingenieurspannungen und wahren Spannungen [67]. 

Ingenieurspannungen Wahre Spannungen 

Eindimensional:  Eindimensional:  

WC?D = �/G (2.7) WX:Y4 = �/ (2.8) 

  Eindimensional, hier in x-Richtung:  

  WX:Y4 = �/ = �/G O1 + V+UV) PZ0[ = WC?D\1 + %UC?D] 
(2.9) 

  mit Querkontraktionszahl ^  

Materialmodelle beschreiben die Beziehung zwischen den Spannungen W und den Dehnungen %. Für 

die lineare Elastizität wird die Spannung W anhand der Dehnung % und dem Elastizitätsmodul (E-Modul) 

_ durch das Hookesche Gesetz (2.10) beschrieben. Zur Beschreibung der nichtlinearen Elastizität wird 

die Definition einer nichtlinearen Funktion anstelle der Gl. (2.10) notwendig. Analog zum linearen Span-

nungs-Dehnungs-Verhalten wird das Kraft-Weg-Verhalten mit der Kraft �, der Federsteifigkeit � und der 

Verschiebung + (2.11) beschrieben. Das Hookesche Federmodell in Abbildung 2.4 bildet dabei das 

Grundelement für die Beschreibung der linearen Elastizität [67]. 

 W = _% (2.10) 

 � = �+ (2.11) 

 

Abbildung 2.4: Feder (Hooke-Element) als Modell für lineare Elastizität [67]. 

Die Querkontraktionszahl ^ (Poissonzahl, Querdehnungszahl) ist eine Materialkonstante und beschreibt 

die Längen- und Querschnittsänderungen eines Materials infolge einwirkender Normalspannungen 

durch das dimensionslose Verhältnis von Querkontraktion (negative Dehnung) %8 zu Verlängerung (po-

sitive Dehnung) %C?D (2.12) [69]. 

 ^ = − `a`bcd   mit   %8 = e<
<f = ghijklmnnmiäopmihoq

rostoqnphijklmnnmi  (2.12) 
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2.2 Behandlung von Coxarthrose durch eine HTEP 

Um durch die Implantation einer HTEP die native Biomechanik wiederherzustellen [51, 57, 70, 71] und 

so eine bestmögliche Funktion des Gelenks zu erreichen [70], sollen der postoperative CCD-Winkel und 

globale Offset (Summe aus AO und FO) der präexistenten Anatomie entsprechen [51, 70]. Da eine 

HTEP das komplette Hüftgelenk ersetzt (Abbildung 1.1), erfolgt intraoperativ zunächst die Resektion 

des Schenkelhalses und des Hüftkopfs. Der Markraum des Femurs wird mit einem Kastenmeißel und 

einer Universalraspel eröffnet [70] und daraufhin unter Verwendung von Schaftraspeln ansteigender 

Größen stückweise geweitet [70, 72]. Im Fall der zementfreien Press-Fit-Verankerung wird der metalli-

sche Implantatschaft, dessen Umfang 0,5 mm größer ist als die zuletzt verwendete Raspel [29, 30], in 

die Femurkavität eingesetzt und durch das Aufbringen einer axialen Kraft �C vollständig in die erzeugte 

Femurkavität eingebracht [27, 29], um den festen Sitz in der Kavität (Primärstabilität) zu erreichen [27, 

33, 36]. Die Implantatvarianten unterscheiden sich anhand der Charakteristika Größe (Schaftlänge und 

Umfang), Halslänge, CCD-Winkel, Offset (Abbildung 2.5) [70], Form, Beschichtung [73] sowie durch das 

Vorhandensein eines medialem Kalkarkragen [25, 45, 74]. Ein medialer Kalkarkragen verhindert dabei 

die zu tiefe Einbringung des Schafts in den Femurkanal [29, 75]. 

 

Abbildung 2.5: CCD-Winkel und Offset des Standard-Corail-Schafts mit medialem Kalkarkragen 

(Darstellung basierend auf [76]). 

 

2.2.1 Implantationskraft und Knochenbeanspruchungen 

Da die Bewegung des rauen Implantats in den Femurschaft durch die Dimensionierung der Kavität und 

durch die vorhandene Haftreibungskraft (�u,v6:) verhindert wird, befindet sich das Implantat initial in 

Ruhe. In diesem in Abbildung 2.6 dargestellten Ruhezustand sind die an der Adaptervertiefung 
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angreifende axiale Implantationskraft �C [27] und die ihr entgegenwirkende Haftreibungskraft (statische 

Reibungskraft �u,v6:) gleich groß und es gilt die Haftbedingung (2.13) [77]. �u,v6: ergibt sich in der ver-

einfachten Betrachtung aus der Normalkraft �w, mit der die Implantatoberfläche orthogonal gegen die 

Kavitätsoberfläche drückt, und dem oberflächenabhängigen Haftungskoeffizienten #v6: [77-79]. Sobald 

die Implantationskraft �C die Haftreibungskraft �u,v6: übersteigt, befindet sich das System im Bereich der 

Gleitreibung und das Implantat bewegt sich in die Kavität hinein [77, 78]. Die bei der Bewegung auftre-

tende dynamische Reibungskraft �u,<K? wird durch das Reibungsgesetz (2.14) mit dem Gleitreibungs-

koeffizient #<K? beschrieben. Die in dieser vereinfachten Betrachtung angewandten Gleichungen (2.13) 

und (2.14) sind bekannt als Coulombsche Reibungsgesetze. In der allgemeinen Formulierung ergibt 

sich damit mit der tangential zur Berührungsfläche / wirkenden Reibungskraft �u und der orthogonal 

wirkenden Normalkraft �w die Gleichung (2.15) [79, 80].  

 �u,v6: x #v6:�w (2.13) 

 �u,<K? = #<K?�w (2.14) 

 �u = #�w (2.15) 

 

Abbildung 2.6: a Implantation in das Femur unter Aufbringung der Implantationskraft �C (Darstel-

lung basierend auf [81]). b Vereinfachtes Freikörperbild (schematisch) in Ruhe 

mit den an der gesamten Kontaktfläche wirkenden Kräften �w (Normalkraft), �y 

(Normalkraft des Knochens) und �u,v6: (statische Reibungskraft). 

 

Diese Reibungskraft �u ruft im Knochenmaterial Scherspannungen ' hervor (2.17) [78]. Da das Implan-

tat bei der Einbringung in die Kavität einen zur Femuraußenseite gerichteten Druck � (2.16) auf den 
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umgebenden Knochen ausübt [78], ergibt sich bei Einsetzen von (2.17) und (2.16) in die allgemeine 

Formulierung (2.15) die in Abaqus verwendete Definition der Scherspannung ' durch die Gleichung 

(2.18) [68, 78, 82]. 

 � = �w/    ⟺    �w = �/ 
(2.16) 

 ' = �u/    ⟺    �u = '/ 
(2.17) 

 �u = #�w 

'/ = #�/ 

' = #� 

 

 

(2.18) 

Analog zu der Beschreibung der Haftung (2.13) und Reibung (2.14) wird in Abaqus im klassischen iso-

tropen Coulombschen Reibungsmodell der Kontaktstatus nach Gleichung (2.18) als haftend beschrie-

ben, solange die Scherspannung den Grenzwert, kritische Scherspannung '3456 genannt, nicht über-

schreitet [82]. Wie in Abbildung 2.7 ersichtlich, können bei höherem Kontaktdruck proportional dazu 

höhere äquivalente Scherspannungen '78 (mit den orthogonalen Scherspannungskomponenten '9 und 

'0) (2.19) aufgelöst werden, bevor Gleiten auftritt [82]. 

 '78 = {'90 + '00 
(2.19) 

 

Abbildung 2.7: Klassisches isotropes Coulombsches Reibungsmodell (Eigene Darstellung in An-

lehnung an [82]). 
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Die Schaftimplantation führt zu einer medialen Druckbeanspruchung sowie zu einer lateralen Zugbean-

spruchung entlang der Längsachse des Femurs (Abbildung 2.8). Qualitativ entspricht dies der Bean-

spruchung eines intakten Femurs (Abbildung 2.3) [4, 29]. Zudem führt die von der Implantatoberfläche 

radial in Richtung der Knochenoberfläche wirkende Kraft �w  im Knochenmaterial zu radialen 

Druckspannungen W4 in Richtung des Radius � nach außen, wodurch sich das Innere des Knochens 

verformt. Sie sind an der Knochen-Implantat-Kontaktfläche (� = �5, Innenradius �5) am größten und neh-

men mit der Entfernung nach außen bis auf null an der Knochenoberfläche (� = �:, Außenradius �:) ab, 

wie Gl. (2.20) und Abbildung 2.8 zeigen [28]. Die radiale Ausdehnung des Knochens infolge der radialen 

Druckspannungen ruft Zugspannungen hervor [28], die zirkumferentiell (ringförmig) um die Längsachse 

des Femurs entlang der sogenannten Ringachse verlaufen [27, 28]. Diese Ringspannung WY an der 

Knochenoberfläche (� = �:) wird unter Verwendung des Kontaktdrucks � sowie der inneren und äuße-

ren Radii �5 und �: mit Gl. (2.21) bestimmt [28].  

 W4 = �50��:0 − �50 |1 − �:0�0} 
(2.20) 

 WY = �50��:0 − �50 |1 + �:0�0} 
(2.21) 
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Abbildung 2.8: Radiologische Grundlage für die präoperative HTEP-Planung (links) und sche-

matische Darstellung der Transversalebene (rechts) mit der Belastung und Be-

anspruchung des Femurs bei der Schaftimplantation: In der Kavität treten kleine 

radiale Druckspannungen und große Ringspannungen auf, während an der Kno-

chenoberfläche ausschließlich Ringspannungen existieren (eigene Darstellung 

basierend auf [28]). 

Aufgrund der Ringspannung dehnt sich die Knochenstruktur in Umfangsrichtung (Ringdehnung). Mithilfe 

des Hookeschen Gesetzes (2.10) werden die radiale Dehnung 𝜀𝑟 und die axiale Dehnung 𝜀𝑧 (2.22) so-

wie die Ringdehnung 𝜀ℎ (2.23) berechnet [28].  

 𝜀𝑟 = 𝜀𝑧 = −𝜈 𝜎ℎ𝐸   (2.22) 

 𝜀ℎ = 𝜎ℎ𝐸  (2.23) 
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Diese intraoperativ auftretenden Dehnungen werden bei den im Folgenden genannten Studien mittels 

DMS bestimmt [27-29]. Die höchsten Dehnungen verlaufen entlang der Ringachse und treten meist im 

proximalen Femurdrittel im medialen Bereich [27, 29] knapp unterhalb des Trochanters minor auf [29]. 

Bei Press-Fit-Implantationen treten entlang der Ringachse im proximalen Femurkortex maximale Zug-

dehnungen von %Y = 0,07 %  bis 0,27 %  auf [27, 29]. Es wird vermutet, dass sowohl die radialen 

Druckspannungen als auch die Zugspannungen entlang der Ringachse in der Kavität höher als an der 

Femuroberfläche sind [28]. Da davon ausgegangen wird, dass hohe Ringdehnungen der kritische Fak-

tor für die Entstehung proximaler femoraler Frakturen sind [27-29, 83], wird der Ursprung sichtbarer PPF 

in nicht erkennbaren Mikrofrakturen [27, 28, 30, 84] ausgehend von der nicht sichtbaren Kavitätoberflä-

che vermutet (Abbildung 2.8) [27, 28]. Die Frakturen infolge erhöhter Ringspannungen im proximalen 

Femur propagieren meist axial in Richtung des distalen Femurs [29] und spalten damit den Knochen 

[27]. Intraoperative PPF, insbesondere nichtverschobene, gerade Frakturen (Vancouver Subtyp B2) [18, 

85] sowie Mikrofrakturen [26, 28, 29], werden intraoperativ häufig nicht bemerkt [18, 26, 29, 85]. 

 

2.2.2 Frakturentstehung im kortikalen Knochen 

Um die Frakturentstehung und -ausbreitung verstehen zu können, muss die mikroskopische Ebene be-

trachtet werden. Der kortikale Knochen ist wie ein unidirektional faserverstärktes Komposit aufgebaut, 

wobei die in Abbildung 2.9 ersichtlichen Osteone, die axial entlang der Längsachse des Knochens aus-

gerichtet sind [86], die starken Fasern und die interstitiellen Lamellen die schwache Matrix bilden [65, 

66]. Mikrofrakturen treten in der Knochenmatrix entlang der Osteongrenzen (Zementlinien) auf [28, 29], 

da der Weg des geringsten mikrostrukturellen Widerstands axial entlang dieser Osteongrenzen verläuft 

[86]. Die Mikrofrakturen werden durch die radialen Druckspannungen und die Ringspannungen weiter 

in radiale Richtung geöffnet (Abbildung 2.8) [28]. Sie führen zur Schwächung des Knochens und ma-

chen ihn damit anfälliger für klinisch relevante Frakturen [29].  
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Abbildung 2.9: Makroskopischer und mikroskopischer Aufbau des Femurs (Darstellung in An-

lehnung an [87]). Bei der axialen Rissinitiierung (grünes Element) sind die Os-

teone parallel zur Rissrichtung ausgerichtet (mechanischer Pfad (axial) koplanar 

zu mikrostrukturellem Pfad (axial)), bei der tangentialen Rissinitiierung (oran-

ges Element) liegen die Osteone senkrecht zur Rissrichtung (mechanischer 

Pfad (tangential) orthogonal zum mikrostrukturellen Pfad (axial)) [86] (Darstellung 

in Anlehnung an [88]). 

Je größer die Abweichung zwischen dem Pfad des geringsten mikrostrukturellen Widerstands (axial 

entlang der Osteongrenzen) und dem mechanischen Pfad der maximalen Rissausbreitungskraft (axial 

und tangential) ist, desto größere Rissablenkungen und -drehungen an den Zementlinien treten auf und 

desto höher ist die Energiedissipation [65, 83, 88]. Aufgrund dieser und weiterer Verfestigungsmecha-

nismen nimmt die Widerstandfähigkeit des Knochens gegen Risswachstum (�3 in ���√() mit dem 

Fortschreiten des Risses (Rissausbreitung 1� in (() in den meisten Fällen zu [65, 66, 83, 88]. Die 

Risswiderstandskurve in Abbildung 2.10 zeigt anhand humaner Humeri, dass die Verfestigungsmecha-

nismen und damit der Widerstand gegen Rissausbreitung mit steigendem Alter abnehmen [89]. Die 

Bruchmechanik unterscheidet bei aus dem kortikalen Knochen entnommenen Versuchsproben (com-

pact-tension-Proben mit eingebrachter Rissinitiierungskerbe) (oranges und grünes Element in Abbil-

dung 2.9) nach der Art der Rissöffnung (Modus I Dehnung, Modus II Scherung, Modus III gemischt) und 

nach der Ausbreitungsrichtung. Bei einer reinen Dehnung (Modus I) ist die Bruchzähigkeit bzw. der 

kritische Spannungsintensitätsfaktor �C3 (in ���√() des Knochens bei einem tangential initiierten Riss 

(oranges Element in Abbildung 2.9) um 80 % höher als die eines axial initiierten Risses (grünes Element 

in Abbildung 2.9) [88]. Bei Scherung (Modus II) ist der Knochen hingegen in axialer Richtung stärker als 

in tangentialer Richtung [86]. 



2 Grundlagen 18 

 

 
Abbildung 2.10: Risswiderstandskurven von Modus-I-Bruchtests in axialer Richtung in humanen 

Humeri (drei Altersgruppen) (Darstellung basierend auf [89]). 

Der kortikale Knochen zeigt bis zur Streckgrenze linear-elastisches [28, 65, 66] gefolgt von nichtlinear-

elastischem Werkstoffverhalten [28, 83]. Wenn die Beanspruchung jedoch die Streckgrenze überschrei-

tet, treten plastische Verformungen [28, 65, 66] und schließlich Frakturen im Knochen auf [29, 65, 90]. 

Aufgrund seiner inhomogenen, anisotropen Kompositstruktur sind nicht nur die Bruchvorgänge und die 

Bruchzähigkeit [65, 83, 86, 88], sondern auch die in Tabelle 2.3 gelisteten weiteren mechanischen Ei-

genschaften des kortikalen Knochens von der Richtung (axial oder tangential) und der Art der aufge-

brachten Last (Zug oder Druck) abhängig [66, 91]. Der Knochen weist bei Druckbeanspruchung eine 

höhere Festigkeit als bei Zugbeanspruchung auf [66]. Sowohl im Zug- als auch im Druckversuch ist die 

axiale Festigkeit höher als die tangentiale Festigkeit [29, 66]. Der E-Modul der Metaphyse sowie die 

Dehnung an der Streckgrenze 
7  sind in axialer Richtung fast doppelt so hoch (E = 9,7 GPa bzw. 

ε = 0,7 %) wie in tangentialer Richtung (E = 5,5 GPa bzw. ε = 0,4 %) [66, 91]. Die Dehnung bei vollstän-

digem Versagen infolge von Zugspannung ist in axialer Richtung mit 1,41-3,1 % wesentlich höher als in 

tangentialer Richtung (0,7-0,8 %) [66]. Diese anisotropen mechanischen Eigenschaften begründen, 

weshalb die zirkumferentiellen Spannungen in der Transversalebene besonders kritisch für die Frak-

turentstehung sind [29]. 

In dem Spannungs-Dehnungs-Diagramm der Abbildung 2.11 wird deutlich, dass das Materialverhalten 

des Knochens dehnungsabhängig ist [66, 83, 91]. Bei niedrigen Dehnraten verhält sich der kortikale 
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Knochen zäh und bei hohen Dehnraten spröde [66], weshalb bei einer hohen Dehnrate die Zugfestigkeit 

höher und die Bruchdehnung kleiner als bei einer niedrigen Dehnrate sind [66, 91]. Folglich kann ein 

gesunder Knochen bei langsameren Beanspruchungsraten nach Überschreiten der Dehngrenze vor 

dem Versagen ein gewisses Maß an plastischer, duktiler Verformung aufweisen. In diesem Bereich tritt 

hauptsächlich der Mechanismus der Mikrorissbildung zur Erhöhung der Bruchzähigkeit auf [28, 65, 66, 

83]. 

 

Abbildung 2.11: Spannungs-Dehnungs-Kurven bei unterschiedlichen Dehnraten für humanen 

kortikalen Knochen im Zugversuch. Der elastische Bereich gefolgt von einem bei 

geringeren Dehnraten ausgeprägteren plastischen Bereich sind erkenntlich (Dar-

stellung basierend auf [66]). 

Darüber hinaus unterscheiden sich die Knocheneigenschaften abhängig von seinem Feuchtigkeitsge-

halt [66, 91] sowie seiner Dichte, Porosität und Mineralisierung [66]. Bei einer geringen Knochendichte 

sind sowohl die Druckfestigkeit als auch der E-Modul reduziert. Je höher die Knochenmineralisierung, 

desto höher sind die Steifigkeit und Knochenfestigkeit und desto niedriger ist die Bruchdehnung. Mit 

steigendem Alter nehmen sowohl die Festigkeit als auch das Volumen des Knochens stark ab [66]. 
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Tabelle 2.3: Mechanische Eigenschaften des humanen kortikalen Knochens bei Testung pa-

rallel bzw. orthogonal zur Längsachse des Knochens ([66] sofern nicht anders 

angegeben). 

Größe Einheit Axial Tangential 

E-Modul in der metaphysären Kortikalis [91] 	�� 9,7 5,5 

E-Modul in der diaphysären Kortikalis [91] 	�� 17,0 11,5 

Zugfestigkeit 
� im Zugversuch ��� 124-174 49 

Zugfestigkeit 
� im Druckversuch ��� 170-193 133 

Zugdehnung (positive Dehnung) 

an der Streckgrenze 
7 im Zugversuch 

% 0,7-0,8 0,4 

Stauchung (negative Dehnung) 

an der Streckgrenze 
7 im Druckversuch 

% 1,0 1,1 

Dehnung bei Zugfestigkeit 
� im Zugversuch % 1,41-3,1 

(bei Dehnrate von 

1500/s: ca. 1,0) 

0,7 

Stauchung bei Zugfestigkeit 
� im Druckversuch % 1,85-2,6 2,8 

Kritischer Spannungsintensitätsfaktor 

(Bruchzähigkeit) �3 

���√( 2-12 

(Messrichtung nicht spezifiziert) 

 

2.2.3 Einflussfaktoren auf intraoperative PPF 

Nicht nur das Einpressen des Implantats in die vorhandene Femurkavität [29, 36] führt zu Knochenbe-

anspruchungen, sondern auch die vorangegangene Kanalpräparation [27, 29, 84], wobei die Dehnun-

gen während der Raspeleinbringung wesentlich geringer als während der Schaftimplantation sind [27, 

29]. Die Entstehung intraoperativer PPF wird dabei von verschiedenen Faktoren beeinflusst.  

Sowohl die Raspelart [92] als auch der Raspelgriff [84] haben einen Einfluss auf die resultierenden 

Beanspruchungen und damit auf die Entstehung intraoperativer PPF. So ruft das Verdichten des Kno-

chens mit glatten Instrumenten höhere Ringspannungen hervor als das Raspeln, da ersteres durch das 

schnelle Einsinken zu plötzlicheren und größeren Spannungssteigerungen führt [92]. Zudem unterschei-

den sich abhängig von der Form des Raspelgriffs die auf die Raspel und damit den Knochen übertra-

genen Kräfte. Ein größerer Offset des Raspelgriffs führt zu höheren nicht-axialen Kräften und ausge-

prägteren Raspelrotationen (Grad pro mm vertikale Verschiebung). Dies führt im Femur zu höheren 

Dehnungen und höheren von-Mises-Spannungen sowie zu einer ungleichmäßigeren Spannungsvertei-

lung im proximalen Femur mit einer Spannungskonzentration im medialen und lateralen proximalen 

Bereich des Femurs und damit zu einem höheren Risiko für intraoperative PPF [84].  

Ein medialer Kalkarkragen dient sowohl intraoperativ als auch früh postoperativ dazu, das zu tiefe Ein-

sinken des Schafts in die Femurkavität verhindern [29, 43, 44] und die Last gleichmäßig auf den Kalkar 

zu übertragen [45]. Für Letztgenanntes ist es notwendig, dass ein homogener Kalkar-Kragen-Kontakt 

intraoperativ erreicht wird [45], damit die auf den Kalkar wirkende axiale Druckspannung gleichmäßig 
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verteilt wird [44, 45]. Ursächlich für einen inhomogenen Kontakt sind bspw. die unzureichende Glättung 

der Resektionsebene [45] und die Varus-Positionierung des Schafts [93]. In der Folge wirkt eine erhöhte 

Kontaktspannung in einem zu kleinen Bereich auf den Kalkar, wodurch das Frakturrisiko erhöht wird 

[45]. Welche Schaftlängen, -formen, -materialien und -beschichtungen das Risiko für eine PPF erhöhen 

oder verringern ist abhängig von diversen Faktoren [17, 26, 27, 46, 94] und Gegenstand von Register-

studien [15, 17, 22, 25, 95], experimentellen Untersuchungen [34, 45] und FE-Studien [40, 47]. Meist 

wird mit anatomischen Schäften (Typ-6) ein geringeres Risiko intraoperativer Frakturen als mit Typ-2-

Schäften verbunden [17, 22, 46].  

Das Verhältnis der Raspelgröße zur Implantatgröße beschreibt die Art der zementfreien Verankerung 

(Press-Fit, Precise-Fit und Loose-Fit) [29, 30, 74] und stellt einen besonders relevanten Einflussfaktor 

für intraoperative PPF dar [29, 30, 33]. Bei einem stärkeren Press-Fit, d. h. kleinerem Quotient, ist eine 

höhere Implantationskraft erforderlich [9, 36]. Dies führt zu höheren induzierten Radial- und Ringspan-

nungen, wodurch der Knochen gesteigerten Zugringdehnungen ausgesetzt ist [33, 36]. Dies zeigt die 

von Ovesy und Zysset (2023) durchgeführte FE-Studie, in welcher die Einbringung sowie die Primär-

stabilität einer zementfreien HTEP simuliert werden, wobei die simulierten Raspel-Implantat-Quotienten 

höher als typische klinische Gegebenheiten sind. Bei extremem Press-Fit, bei dem die Kavität in alle 

Richtungen 1,92 mm kleiner als das verwendete Implantat ist, ist die Implantationskraft höher (Maximal-

wert 23,7 kN) als bei hohem Press-Fit mit einer Kavität, die in alle Richtungen 0,96 mm kleiner als das 

verwendete Implantat ist (Maximalwert 19,5 kN) [36]. Am Ende der Implantationsphase sind in beiden 

Fällen die Spannungen im medialen und im distalen Femurbereich am höchsten [36]. 

Osteoporose ist nicht nur mit einer höheren Wahrscheinlichkeit für eine postoperative aseptische Pro-

thesenlockerung assoziiert, sondern auch mit einer erhöhten Rate an intra- und postoperativen PPF 

[96]. Bei Frauen (insb. nach der Menopause) und älteren Personen ist, hauptsächlich aufgrund der ver-

ringerten Knochendichte (engl. bone mineral density, BMD), das Risiko einer PPF erhöht [18, 51, 97].  

 

2.2.4 Früh postoperativ: Primärstabilität 

Die Primärstabilität beschreibt die initiale Stabilität des Implantats im Knochen in der frühen postopera-

tiven Phase, wohingegen die spätere Sekundärstabilität durch die Osseointegration definiert wird [26, 

36]. Die initiale Stabilität wird bei press-fit-verankerten Implantaten durch den während der Implantation 

entstandenen und nach der Implantation aufrechterhaltenen Kontaktdruck zwischen Knochen und Im-

plantat erreicht (Press-Fit-Mechanismus) [4, 9, 29]. Das für den Erfolg einer zementfreien Prothese es-

senzielle hohe Maß an Primärstabilität [26, 36] ist durch wenig Schaftabsenkung [36, 98] und geringe 

relative Mikrobewegungen zwischen Knochen und Implantat gekennzeichnet, um eine adäquate 

Osseointegration zu erreichen [36, 99]. Hierdurch sowie durch den Erhalt der physiologischen Knochen-

beanspruchung [40, 100, 101], eine breit verteilte, homogene Lastübertragung vom Implantat auf den 

Knochen [40] und damit eine möglichst gleichmäßige Beanspruchungsverteilung [4, 26] wird Strain 

Shielding verringert [99] und das Risiko der aseptischen Lockerung reduziert [99]. Strain Shielding ist 

radiologisch durch eine höhere Strahlendurchlässigkeit (dunklere Bereiche) erkennbar [99] und zeigt 
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sich in FE-Modellen durch eine lokal verringerte Knochendichte [4, 102], durch reduzierte von-Mises-

Spannungen (in MPa) [26, 41], durch reduzierte Dehnungen an der Knochenoberfläche [40] sowie durch 

reduzierte Dehnungsenergien (in N.mm) [41, 103]. Je höher die Implantatsteifigkeit ist, desto geringer 

sind die von-Mises-Spannungen an der Knochen-Implantat-Grenzfläche [41, 103] und desto kleiner sind 

die Dehnungsenergien, wie Oshkour et al. (2013) anhand einer FE-Analyse mit Implantaten mit graduell 

variierender Steifigkeit darlegen [41]. Die simulierte Gangbelastung in der frühen postoperativen Phase 

(vor Osseointegration) zeigt im Vergleich zum intakten Femur reduzierte Oberflächendehnungen im 

proximalen medialen Femurbereich in Folge der Implantation eines geraden (Typ 2) oder anatomischen 

(Typ 6) Schafts. Die FE-Studie deutet darauf hin, dass das daraus resultierende proximale Strain Shiel-

ding durch die Verwendung eines anatomisch gekrümmten Schafts mit Rillen und reduzierter Steifigkeit 

verringert werden kann [40]. Die von-Mises-Spannungsverteilung in einem Femur mit anatomischem 

Schaft (Kurzschaft oder Typ 6) ist ähnlich zu der Spannungsverteilung im nativen Knochen [26]. Bei 

einem doppel-keilförmigen Geradschaft (Typ 2) mit Rippen oder Rillen, wie dem Corail-Schaft, zeigt sich 

hingegen eine inhomogene Lastübertragung mit Belastungskonzentrationen [40] und folglich eine inho-

mogene von-Mises-Spannungsverteilung im Femur [26]. Durch eine proximale Fixierung in der Meta-

physe wird erreicht, dass die Beanspruchung über die Länge des Femurs weiter verteilt ist [4, 40].  

 

2.3 Finite-Elemente-Methode 

Experimentelle Versuche sind nicht nur platz-, zeit- und kostenintensiv [9, 104], sondern hängen auch 

stark von variierenden Parametern wie der Umgebungstemperatur ab [104]. Da physikalische Prozesse 

häufig durch Differentialgleichungen beschrieben werden können [50, 104-107], kann beispielsweise 

die Deformation von Bauteilen in Folge aufgebrachter Belastungen [50, 105, 106] auf mathematischem 

Weg vorhergesagt werden. Die Bestimmung der unbekannten Größen, wie beispielsweise die Verschie-

bung, erfolgt dabei durch die Lösung der aufgestellten Gleichgewichtsgleichungen [105]. Während ein-

fache Gleichungen simpler oder stark idealisierter Probleme auf analytischem Weg gelöst werden kön-

nen, ist für die näherungsweise Lösung komplexer Probleme aufgrund der umfangreichen Berechnun-

gen [107] die Verwendung computergestützter, numerischer Berechnungsverfahren notwendig [104-

108]. In diesem Kontext stellt die Finite-Elemente-Methode (FEM) das am weitesten verbreitete nume-

rische Verfahren dar [50, 104, 105], um das Verhalten komplexer Systeme unter vorgegebener Belas-

tung zu simulieren und abzuschätzen [107, 109]. Dadurch kann der Einfluss spezifischer Parameter 

unter konstanten Bedingungen [104] in hoher Detailliertheit [104, 108] untersucht werden Durch die 

FEM können sowohl lineare als auch nicht-lineare Probleme näherungsweise gelöst werden [104-106] 

ohne dass Einschränkungen bezüglich der Geometrien in den betrachteten Gebieten bestehen [104, 

105]. Die Methode ist sowohl für Verformungs- und Spannungsanalysen im linear-elastischen Bereich 

als auch für Analysen in der linearen Elastodynamik und der Stabilitätstheorie geeignet [106]. Die bei 

der FEM durchgeführte Diskretisierung der Oberfläche in endlich viele Elemente ermöglicht eine präzise 

Abschätzung der Last- und Verformungsverteilung sowie die Berechnung von Spannungs- und Deh-

nungsanalysen mithilfe von Gleichungen des statischen Gleichgewichts [50].  
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In Bezug auf Anwendungen in der Medizin wird das Verhalten biologischer Gewebe und Strukturen aus 

physikalischen Gesetzmäßigkeiten abgeleitet, um deren Reaktion auf Belastungen vorhersagen zu kön-

nen [50]. Die Modellierung biologischer Gewebe erfordert aufgrund der komplexen Geometrien und 

Materialeigenschaften viele Daten und hohe Zeitressourcen, weshalb Annahmen und Idealisierungen 

vorgenommen werden müssen [50]. Die Abbildung der realen Situation mit ausreichend hoher Genau-

igkeit und Auflösung muss verifiziert [50, 110] und die adäquate Vorhersage der Variablen durch das 

FE-Modell anhand experimenteller Daten validiert werden [110], um belastbare Aussagen über die reale 

Situation treffen zu können [36, 110]. In der orthopädischen Biomechanik befassen sich auf die totale 

Hüftarthroplastik bezogene Studien mit physiologischen und pathologischen Gegebenheiten ohne Ope-

ration [26], mit der intraoperativen Schaftimplantation [36, 84] sowie mit den postoperativen Verände-

rungen nach dem Einsetzen eines Implantats [4, 26, 36, 40, 41]. Besondere Relevanz haben dabei die 

Ermittlung von Spannungen [26, 36, 41, 84] und Dehnungen [4, 40, 84] im Gewebe, welche in vivo nicht 

oder nicht genau gemessen werden können [49].  

In vielzähligen Studien werden Veränderungen der Knochenbeanspruchung durch die Kanalpräparation 

mittels Schaftraspel [84] und durch Implantation einer Prothese [4, 26, 36, 40, 41] mittels FE-Simulatio-

nen untersucht. Informationen zu Strain Shielding liefern dabei Studien, welche die postoperative Kno-

chenbeanspruchung (bspw. von-Mises-Spannungen [26, 41, 111], Dehnungen [4, 40], Dehnungsener-

gien [41]), die Lastübertragung [4, 40, 41] und die Knochendichteveränderung [4] betrachten. 

Computergestützte Simulationen ermöglichen zudem die Analyse geometrischer [26, 40] und material-

technischer [40, 41] Prothesenvariationen unter statischer, quasistatischer oder dynamischer Belastung 

[26, 41]. Zur Bewertung orthopädischer Implantate werden dabei Faktoren wie Knochenbeanspruchung 

[4, 26, 40, 41, 84], Dehnungsenergie [41, 112], Lastübertragung [4, 37, 40], Strain Shielding [4, 26, 37, 

40, 41, 112], Frakturrisiko [26] und Implantatbeanspruchung [4, 41] herangezogen. Anhand dieser Fak-

toren sowie der Implantationskraft und -arbeit [36] wird der Einfluss der Knochenqualität [26, 112], der 

Verankerung [36], der Implantatpositionierung [38, 39, 112] und der Femurgeometrie [42, 112] auf die 

endoprothetische Versorgung analysiert. 

 

2.3.1 Oberflächendiskretisierung 

Die FEM basiert auf dem Ritz-Galerkin-Verfahren, bei dem die Lösung eines Randwertproblems ge-

sucht wird [105]. Die Grundidee der FEM besteht in der virtuellen Zerlegung des Festkörpermodells in 

eine endliche Anzahl kleiner Elemente �R4S (Abbildung 2.12) [105, 106], deren Geometrie und physika-

lische Eigenschaften [50] sowie deren mechanisches Verhalten näherungsweise oder exakt bekannt 

sind [106]. Die Eckpunkte dieser finiten Elemente �R4S sowie ggf. weitere Punkte (auf den Kanten, den 

Flächen und im Inneren von �R4S) werden als Knoten �5R4S bezeichnet [105]. Da die Elemente über ge-

meinsame Knoten miteinander verbunden sind, werden auftretende Beanspruchungen und Verschie-

bungen über die gesamte Struktur hinweg übertragen [50]. Dieser Diskretisierungsrozess ermöglicht die 

Definition der Unbekannten an diskreten Punkten auf der Struktur anstatt durch kontinuierliche 
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Funktionen, wodurch aus den Differentialgleichungen des Feldproblems ein endlichdimensionales Er-

satzproblem entsteht, das durch lineare Gleichungssysteme gelöst wird [105, 106]. 

 

Abbildung 2.12: Lokale Knotennummerierung in einem Dreieck [105]. 

 

Die geometrisch lineare Berechnung basiert auf folgenden Voraussetzungen [67]: 

a. Gleichgewicht wird im unverformten Zustand des Systems betrachtet 

b. Kleine Rotationen 

c. Kleine Dehnungen, welche als Längenänderungen relativ zur Ausgangslänge 
G definiert wer-

den 

Wenn die Verschiebungen und Verformungen eines Systems infolge einer Belastung klein sind, können 

ihre Auswirkungen vernachlässigt werden [113]. Bei großen Verschiebungen und Verformungen, die 

die Geometrie der Struktur signifikant ändern, treten jedoch geometrische Nichtlinearitäten auf, da die 

Annahmen der linearen Elastizität (kleine Verformungen und kleine Verschiebungen) nicht mehr gelten 

[106, 113]. Neben geometrischen Nichtlinearitäten sind auch Nichtlinearitäten bezogen auf den Werk-

stoff (u. a. Plastizität und Kriechen) und den Kontakt bei der Lösung des Problems zu berücksichtigen. 

Kontaktprobleme sind inhärent nichtlinear, da sie davon abhängen, ob Bauteile während der Verfor-

mung miteinander in Kontakt sind oder nicht. Nichtlineare Probleme werden häufig als lineare Rand-

wertprobleme idealisiert [105, 106]. 

 

Bei der Verschiebungsmethode werden die Verschiebungen an jedem Knoten berechnet [104, 106, 

107]. Dies erfolgt häufig durch die Galerkin-Methode [107]. Die Gleichung jedes Elements enthält eine 

lokale Steifigkeitsmatrix, die mithilfe von Formfunktionen bestimmt wird [104, 107]. Diese wird auf der 

Basis der Beziehungen zwischen Spannungen und Dehnungen (Hookesches Gesetz (2.10)) gebildet 

und berücksichtigt die Materialeigenschaften sowie die Geometrie des Elements (z. B. Tetraeder) [107]. 

Die Gleichungen jedes Elements werden im globalen Gleichungssystem (2.24) entsprechend ihrer Kno-

tenverbindungen zusammengeführt [106, 107]. Anschließend wird dieses auf Kraft-Verschiebungs-
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beziehungen bezogene Ritz-Galerkin-Gleichungssystem (2.24) mit der globalen (� × �)-Steifigkeits-

matrix � und dem Vektor der äußeren Kräfte (Lastvektor) � gelöst, um den unbekannten Verschie-

bungsvektor (Lösungsvektor) L zu bestimmen [105, 106]. Die Unbekannten sind dabei die Freiheits-

grade des Modells [104, 106]. Die vorgegebenen Randbedingungen (z. B. feste Einspannung) werden 

durch eine geeignete Modifikation der globalen Steifigkeitsmatrix � berücksichtigt [107]. Während � bei 

linearen Problemen konstant ist, muss die Steifigkeitsmatrix bei auftretenden Nichtlinearitäten (geomet-

rische Nichtlinearität, Kontakt-Nichtlinearität und Material-Nichtlinearität) während des Lösungsprozes-

ses regelmäßig angepasst werden. Aufgrund der Abhängigkeit der Steifigkeitsmatrix von der Lösung 

selbst muss das großdimensionierte, nichtlineare Gleichungssystem mittels iterativer statt direkter Ver-

fahren gelöst werden [67, 105, 108]. Direkte Auflösungsverfahren sind Algorithmen, die zur Lösung des 

linearen Gleichungssystems (2.24) verwendet werden und den Lösungsvektor L in endlich vielen Schrit-

ten liefern. Bei Iterationsverfahren hingegen wird der Lösungsvektor L bestimmt, indem ausgehend von 

einer Startnäherung LRGS eine Folge von Näherungslösungen LRBS mit � = 0, 1, … erzeugt wird bis ein 

Konvergenzkriterium erreicht ist [105]. Die Lösungsalgorithmen unterscheiden sind hinsichtlich des Auf-

wands arithmetischer Operationen sowie des Speicherplatzbedarfs in Abhängigkeit der Dimension des 

FE-Gleichungssystems [105].  

 �L = � (2.24) 

Bei einer numerischen Kontaktinstabilität bietet das Hinzufügen eines Dämpfungsfaktors eine Möglich-

keit, das System zu stabilisieren. In der eindimensionalen Formulierung ergibt sich damit (2.25) mit dem 

Dämpfungsfaktor * und der Verschiebungsgeschwindigkeit +�  [108]. 

 *+� + �+ = � (2.25) 

Die Elementkantenlänge und damit Elementgröße wird anhand der Diskretisierungsschrittweite ℎ defi-

niert [105, 114]. Wenn im �-dimensionalen Gebiet die Netzdichte erhöht wird, indem die Diskretisie-

rungsschrittweite ℎ reduziert wird, wächst die Dimension � des großdimensionierten Gleichungssys-

tems mit ℎZ< aufgrund der steigenden Anzahl der Freiheitsgrade (FHG). Wird bei Randwertproblemen 

in dreidimensionalen (� = 3) Gebieten das Netz verfeinert, indem ℎ halbiert wird, so verachtfacht sich 

demnach die Anzahl der Unbekannten [105]. Folglich erhöht sich der Rechenaufwand und damit die 

benötigte Rechenzeit [50]. Dem gegenüber steht, dass ein feineres Netz zu einer genaueren Lösung 

führt [50, 104], da die von Element zu Element variierenden Beanspruchungen besser erfasst werden 

können und so die Abbildung komplexer Spannungs- und Verformungszustände möglich wird [50]. Eine 

höhere Elementanzahl und damit eine erhöhte Anzahl der FHG resultiert zudem in einer detaillierteren 

Abbildung insbesondere gebogener Geometrien [104] sowie in verbessertem Kontaktverhalten. Jedoch 

verhalten sich die Elemente eines dichteren Meshs steifer, was zu Konvergenzproblemen führen kann 

[108]. Bei der numerischen Simulation muss die Näherungslösung (FE-Approximation) des Verschie-

bungsverlaufs durch Netzverfeinerung gegen die analytische starke exakte Lösung konvergieren sofern 

diese existiert [49, 104]. Dabei wird die Netzkonvergenzanalyse eingesetzt, um das optimale Gleichge-

wicht zwischen der Genauigkeit mechanischer Variablen und der Rechenzeit zu finden und um zu ge-

währleisten, dass die Genauigkeit der Ergebnisse nicht durch die Netzgröße beeinflusst wird [49]. Die 
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Verfeinerung des Netzes wird beendet, sobald eine weitere Erhöhung der Elementanzahl keine signifi-

kante Änderung der Ergebnisse mehr bewirkt [4]. 

Die Art der Diskretisierung ist abhängig von der Geometrie des Bauteils, der gewünschten Genauigkeit 

der Näherungslösung, den Interaktionen zwischen Bauteilen (bspw. Kontakt) sowie den auftretenden 

Beanspruchungen [104, 105]. Bei FE-Diskretisierungen in dreidimensionalen Gebieten werden für �R4S 
Hexaeder, Tetraeder oder dreiseitige Prismen verwendet. Für komplexe Gebiete, wie beispielsweise 

die Femurgeometrie, wird die Geometrie häufig in Tetraeder zerlegt [105]. Die charakteristische Be-

zeichnung des Elementtyps setzt sich aus den gewählten Elementparametern zusammen. Hierzu ge-

hören die Elementfamilie, die geometrische Ordnung (linear oder quadratisch) und die Knotenanzahl 

[115]. 

 

2.3.2 Belastungs- und Kontaktsituationen 

Die Lastinkrementierung in der FEM erfolgt kraft- oder verschiebungsgesteuert [67, 108]. Falls die durch 

Kraftaufbringung hervorgerufene Beanspruchung des Materials durch eine festgelegte Verschiebung 

ersetzt werden kann [67], können mit der Verschiebungssteuerung Konvergenzprobleme reduziert und 

die Stabilität der numerischen Analyse verbessert werden [67, 108]. Bei dieser auf Einzellasten be-

schränken Verschiebungssteuerung wird ein lokales Koordinatensystem anhand der ermittelten Resul-

tierenden �u7v erstellt und so, wie in Abbildung 2.13 dargestellt, die Belastung durch die Reaktionskraft 

�u bestimmt [67].  

 

Abbildung 2.13: Einfache Verschiebungssteuerung für zwei Kraftkomponenten �K  und �~  (Dar-

stellung in Anlehnung an [67]). 

Bei einer ausreichend langsamen Bewegung bzw. ausreichend langsamer Belastung können dynami-

sche Effekte vernachlässigt werden [116, 117]. Zu diesen gehören Trägheitseffekte [116-118], Dämp-

fungseffekte [117] und die Dehnrate [118]. In der FEM werden quasistatische Bedingungen häufig nicht 

nur bei vernachlässigbaren, sondern auch bei unklaren dynamischen Effekten angenommen [118].  
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In FE-Simulationen werden grundsätzlich drei Kontaktsituationen unterschieden [67, 119]: 

a. Beim Selbstkontakt berühren sich verschiedene Bereiche desselben Körpers. 

b. Ein deformierbarer Körper wird durch die Berührung eines Starrkörpers deformiert. 

c. Zwei Körper deformieren sich durch die Berührung gegenseitig. 

Bei einem „harten“ Kontakt im FE-Programm wird nur dann Kontaktdruck zwischen den Oberflächen 

übertragen, wenn Knoten der Sekundär- die Hauptoberfläche berühren (Abstand zwischen den Ober-

flächen � = �G = 0) oder wenn sich die Oberflächen überschneiden (� < 0), wobei kein oberes Limit für 

die Höhe des transmittierten Kontaktdrucks � festgelegt wurde [120]. Ist der Abstand � > �G, wird kein 

Kontaktduck übertragen [120] [108]. Durch die contact constraint enforcement-Methode Direct wird die 

eingestellte pressure-overclosure-Beziehung „hard“ erzwungen, wodurch nur dann Kontaktdruck zwi-

schen den Oberflächen übertragen wird, wenn Knoten der Sekundär- die Hauptoberfläche berühren 

(� = �G = 0), und wodurch die Überschneidung der Kontaktflächen verhindert wird (Abbildung 2.14a) 

[121]. Die constraint enforcement-Methode Penalty (Abbildung 2.14b) ist die steife Approximation des 

direkten harten Kontakts (Abbildung 2.14a). Sie erlaubt eine geringe Überschneidung der Kontaktflä-

chen [108] [122] und überträgt dabei Kontaktdruck (� x �G = 0) [121]. 

 

Abbildung 2.14: Normalverhalten: Pressure-overclosure-Beziehung hard contact mit constraint 

enforcement Methode a Direct und b Penalty. Mit Abstand (clearance) � zwi-

schen den Kontaktflächen (� > 0), Überschneidung (penetration/overclosure) ℎ 

der Oberflächen (ℎ > 0 bzw. � < 0) und Kontaktdruck � (eigene Darstellung in 

Anlehnung an [108]). 

Insbesondere bei einer verschiebungsgesteuerten Belastung mit groben Netzen trägt die linearen Kon-

taktsteifigkeit zu Spannungsungenauigkeiten bei. In Abbildung 2.15 wird das lineare Verhalten mit nicht-

linearem Verhalten schematisch verglichen. Durch die Verwendung des nichtlinearen Penalty-Normal-

kontakts kann durch eine im Vergleich zum linearen Penalty-Kontakt niedrigere initiale Kontaktsteifigkeit 

�5 eine bessere Konvergenz und Stabilität erreicht werden. Des Weiteren führt die höhere finale Kon-

taktsteifigkeit �� auch bei hohem Kontaktdruck � zu einer akzeptablen Oberflächenüberschneidung ℎ 

(Abbildung 2.14a, b) [108, 122]. 
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Abbildung 2.15: Vergleich von linearer Kontaktsteifigkeit 𝐾𝑙𝑖𝑛 und nichtlinearer Kontaktsteifigkeit 𝐾𝑓 bei Verwendung der Pressure-overclosure-Beziehung „hard“ contact mit der 

constraint enforcement-Methode Penalty (eigene Darstellung in Anlehnung an 

[108]). 

 

2.4 Erstellung der Knochengeometrie für ein FE-Modell 

Für die Darstellung knöcherner Strukturen und die Erstellung eines realitätsnahen dreidimensionalen 

Knochenmodells wird meist die Computertomographie (CT) angewandt [4, 36, 41, 49, 102, 123-127]. 

Die CT-Schnittbilder bilden dabei die materialabhängige Röntgenstrahlabschwächung in Graustufen ab 

[50, 128, 129]. Ein Bildelement repräsentiert dabei ein Gewebeelement (Voxel, Volumenelement), des-

sen Volumen durch die CT-Parameter der Schichtdicke, der Matrixgröße und des Scanfelddurchmes-

sers festgelegt ist. Für die Skalierung der Dichte der Gewebeelemente wird das CT-Gerät anhand der 

Dichtewerte der Luft mit -1000 Hounsfield-Einheiten (Hounsfield Units, HU) und des Wassers mit 0 HU 

kalibriert. Die Festlegung dieser Referenzpunkte gewährleistet, dass die Dichtewerte unabhängig von 

der Röhrenspannung bestimmt werden können [128]. Die CT-Zahl (in   ) errechnet sich damit abhän-

gig von den Schwächungskoeffizienten (in 𝑐𝑚−1) des Wassers (𝜇𝑊𝑎𝑠𝑠𝑒𝑟), der Luft (𝜇𝐿𝑢𝑓𝑡) und dem be-

trachteten Material (𝜇𝑀𝑎𝑡𝑒𝑟𝑖𝑎𝑙 , bspw. Gewebe) (2.26) [129]. 

      h = 𝜇𝑀𝑎𝑡𝑒𝑟𝑖𝑎𝑙 − 𝜇𝑊𝑎𝑠𝑠𝑒𝑟𝜇𝑊𝑎𝑠𝑠𝑒𝑟 − 𝜇𝐿𝑢𝑓𝑡 ⋅ 1000    (2.26) 

Die Dichte variiert je nach Gewebeart, was eine Differenzierung, Filterung und Segmentierung der Ge-

webetypen ermöglicht [50]. Da die Knochendichte mit dem lokalen Elastizitätsmodul korreliert, können 

in einem späteren Schritt den Elementen des vernetzten Knochenmodells nicht nur die Dichte, sondern 

auch die E-Moduln zugewiesen werden [128, 130]. 
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Die Qualität der CT-Aufnahme ist abhängig von der räumlichen Auflösung [50, 131, 132], der Schicht-

dicke und dem Schichtintervall [123]. Zudem können Bewegungsartefakte [123, 131, 132], metallische 

Artefakte, Strahlaufhärtung und Bildrauschen zu Inhomogenitäten in den Grauwerten führen [123]. Der 

Partialvolumeneffekt (PVE) beschreibt dabei, dass aufgrund der limitierten räumlichen Auflösung der 

CT-Bildgebung [131, 132] manche Voxel mehrere unterschiedliche Gewebearten statt einer einzigen 

beinhalten [123, 128]. Dies führt zu unscharfen Grenzen zwischen den einzelnen Gewebebereichen 

[128]. 

Zur Erstellung des 3D-Oberflächenmodells des Knochens aus CT-Bilddaten (DICOM-Datenset) werden 

die äußere und innere Knochenkontur mittels Bildsegmentierung herausgefiltert und dreidimensional 

rekonstruiert [4, 40, 41, 102, 107, 124, 128, 133]. Die Genauigkeit des segmentierten Oberflächenmo-

dells ist neben der Qualität der CT-Aufnahme von der Segmentierungstechnik [123, 124] und der An-

wendung von Glättungsalgorithmen [124] abhängig. Segmentierungstechniken werden verwendet, um 

die Region of Interest (ROI) (Knochen) vom Rest des CT-Bilds (umgebendes Weichgewebe) zu isolie-

ren [123, 124, 132, 134]. Die manuelle Auswahl der ROI ist zeit- und arbeitsintensiver als die Anwen-

dung semi- und vollautomatisierter Bildsegmentierungstechniken und weist eine starke intra- und inter-

personelle Variabilität auf [124]. Weit verbreitete semiautomatische Verfahren sind die Kantenerken-

nungsmethode, das Intensitätsschwellenwertverfahren und das Region Growing [123, 134, 135].  

Die Anwendung des Intensitätsschwellenwertverfahrens für die Segmentierung knöcherner Strukturen 

macht sich zunutze, dass die Intensität des spongiösen Knochens niedriger als die des kortikalen Kno-

chens und wiederum höher als die des umgebenden Weichgewebes und des Hintergrunds ist [131]. Für 

die Abgrenzung der Segmente wird entweder ein Intensitätsschwellenwert � (global thresholding), meh-

rere Schwellenwerte �? (multi-level thresholding) [123, 124, 131, 135] oder eine hohe Anzahl lokaler 

Schwellenwerte �R), �S genutzt [131, 132, 134]. Die Schwellenwerte werden dabei manuell anhand ei-

ner visuellen oder histogrammbasierten Einschätzung oder automatisch festgelegt [123, 124]. Bei dem 

globalen Intensitätsschwellenwertverfahren wird jedes Pixel ,  mit einer Intensität �R,S  eines CT-

Schichtbilds anhand einer Binärmaske mit dem Schwellenwert � entweder als Objekt (Knochen, bone 

�, �R,S ≥ �) klassifiziert und in das selektierte Segment inkludiert oder dem Hintergrundsegment (kein 

Knochen, non-bone �2 , �R,S < �) zugeordnet (2.27) [123, 132]. Bei einem zu niedrig gewählten Schwel-

lenwert wird nicht nur Knochen, sondern auch umgebendes Weichgewebe mit niedriger Intensität se-

lektiert [124, 136], wodurch die Knochen- und Hintergrundregion nicht adäquat separiert werden [102, 

132, 136]. Während zu niedrige Schwellenwerte zudem zu Rauschen führen können, resultieren zu 

hohe Schwellenwerte in einer Unterschätzung der Knochengeometrie [136] und in Diskontinuitäten in 

der Knochenkontur [131]. Nach der schwellenwertbasierten Segmentierung müssen deshalb manuell 

fälschlicherweise selektierte Bereiche und Artefakte entfernt sowie Lücken und Löcher in der Knochen-

kontur geschlossen werden [102, 124, 131-133]. 

 , ∈ ��, falls �R,S ≥ ��2, falls �R,S < � 
(2.27) 

Da Knochen ein sehr inhomogenes Gewebe [131] mit entsprechenden Dichte- [136] und Intensitätsin-

homogenitäten ist [132], ist es selten möglich, einen einzigen Schwellenwert festzulegen, der niedriger 
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als alle Knochengewebewerte und gleichzeitig höher als die Grauwerte des umgebenden Weichgewe-

bes ist [131]. Aufgrund der unterschiedlichen Kontrastlevel in den verschiedenen anatomischen Regio-

nen ist deshalb insbesondere für die Segmentierung langer Knochen die Verwendung unterschiedlicher 

Schwellenwerte für verschiedene Knochenregionen besser geeignet, um eine genauere Abbildung zu 

erzielen [123, 124, 136]. Im Vergleich zur Diaphyse, in welcher der Knochen höhere Intensitätswerte 

aufweist, sind dabei im proximalen und distalen Bereich aufgrund der kleineren Kortikalisdicke geringere 

Schwellenwerte angebracht (Rathnayaka et al. 2011). 

Die Methode Region Growing wird meist zusammen mit dem Intensitätsschwellenwertverfahren ange-

wandt [123, 131]. Hierbei wird ein Saatpunkt als Startpunkt in der ROI ausgewählt [134]. Davon ausge-

hend werden die ihm benachbarten Pixel dem Segment zugeordnet, sofern deren Intensitäten innerhalb 

eines definierten Intervalls liegen [134]. Nachteile dieser Methode sind zum einen das Risiko, durch 

Auslaufen der Regionen unerwünschte Bereiche zu selektieren, und zum anderen die starke Abhängig-

keit der resultierenden Regionen von der Wahl des Saatpunkts [134]. Dem gegenüber steht, dass durch 

Region Growing die Segmentierung von verbundenen Regionen mit ähnlichen Eigenschaften erreicht 

[134] sowie die Selektion von Pixeln, welche nicht mit dem Knochen verbunden sind, vermieden wird 

[123]. 

 



 

 

 

3 Material und Methoden 

Das Ziel der vorliegenden Arbeit ist es, mit einer impliziten Simulationsmethode und einem realitätsna-

hen Femurmodell mit linear-elastischem Materialverhalten die in vitro-Schaftimplantation in silico abzu-

bilden. Der Aufbau der FE-Simulation besteht aus multiplen Schritten, die in dem Workflow-Diagramm 

in Anhang A ausführlich dargestellt sind. Die wesentlichen Schritte sind in Abbildung 3.1 ersichtlich. Das 

Vorgehen wird dabei in drei Phasen unterteilt: Phase I (Kapitel 3.1, Vorbereitungsphase) umfasst die 

Auswertung der in vitro durchgeführten Schaftimplantation, die in silico-Definitionen, -Nachbearbeitun-

gen und -Vergleiche beteiligter Geometrien sowie die Ermittlung ihrer Positionen im dreidimensionalen 

Raum. Phase II (Kapitel 3.2, Simulationsphase) beinhaltet den Aufbau der Simulation in Abaqus 

(Dassault Systèmes SIMULIA Established Products 2023, Version 6.425.0.0, Dassault Systèmes, 

Vélizy-Villacoublay, Frankreich). In Phase III (Kapitel 3.3, Auswertungsphase) werden die ermittelten 

Variablen ausgewertet. In diesem Kapitel sind zudem Möglichkeiten aufgeführt, um die in den Simulati-

onen ermittelten Werte der Implantationskraft, der Dehnung und der Gesamtverformung des Femurs an 

die entsprechenden Werte aus dem in vitro-Versuch anzunähern und so das Modell zu validieren. Hie-

raus resultieren die für die finalen Simulationen verwendeten Vorgehensweisen und die dazu passen-

den Einstellungen (Kapitel 3.1 und 3.2). 
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Abbildung 3.1: Wesentliche Schritte des Aufbaus der Implantationssimulation. 

 

3.1 Phase I: Vorbereitung 

3.1.1 Auswertung der in vitro-Untersuchung 

Im Rahmen der institutsinternen experimentellen Untersuchung wurde ein Implantat mit Kragen 

(CORAIL®, Größe 12, Standard-Offset, CCD-Winkel 135°, Johnson & Johnson Medical Devices, UK) 

zementfrei in ein post mortem explantiertes rechtes Femur implantiert. Die präoperative Planung, die 

Vorbereitung des Femurs und die Schaffung der Femurkavität wurden institutsintern nach der von Ko-

now et al. (2024) beschriebenen Methodik durchgeführt [137]. Das Femur der weiblichen Knochenspen-

derin (85 Jahre alt, 152 cm groß und 50 kg schwer) ist dem Dorr-Typ C (CCR/CI = 1,6808) zuzuordnen 

[56, 137] und weist im Femurkopf eine Knochenmineraldichte von 284,439 ±  160,795 𝑚𝑔𝐻𝐴𝑐𝑚3  auf. Das 
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Implantat des Typs Corail ist aufgrund der vollständigen Schaftbeschichtung (155 μm starke Hydroxyla-

patitschicht) und der geraden, doppelkeilförmigen Form [81] dem Typ 2 nach Khanuja zuzuordnen [73]. 

Durch diese Form wird ein proximaler Kortikaliskontakt erreicht und so die Last auf den metaphysären 

Bereich des proximalen Femurs übertragen, weshalb der Schaft als „proximal-load stem“ bezeichnet 

wird [73]. Zudem trägt die doppelkeilförmige Geometrie zur Stabilität in der Femurkavität und zur Ver-

hinderung des Schaftabsinkens bei [4]. 

In situ wird das Implantat durch Hammerschläge in das Femur eingebracht [138]. Die Implantation in 

der in vitro-Untersuchung hingegen erfolgte ähnlich zu der von Dakhili (2024) beschriebenen Vorge-

hensweise [35] mit einer konstanten Verschiebungsrate von 0,1 mm pro Sekunde durch eine mecha-

nisch kontrollierte Zugprüfmaschine (max. 10 kN, Z010, Zwick Roell Gruppe, Ulm, Deutschland) bis zum 

Auftreten einer Fraktur. Währenddessen wurde die für das Press-Fitting notwendige Implantationskraft 

�C erfasst [137]. Die während der in vitro-Implantation auftretenden medialen Oberflächendehnungen 

wurden mittels digitaler Bildkorrelation (15 Hz; ARAMIS 3D Camera, Carl Zeiss GOM Metrology GmbH, 

Deutschland) anhand der Verschiebung der am medialen, proximalen Femurkortex angebrachten 

Messpunkte (Ø 0,4 mm) ermittelt [35, 137]. In der zugehörigen Analysesoftware GOM Correlate (GOM 

Software 2018 Hotfix 2, Rev. 113294, Carl Zeiss GOM Metrology GmbH, Deutschland) wurden sowohl 

die wahren Dehnungen in tangentialer als auch in axialer Richtung für die Gesamtfläche dargestellt. Da 

die Punkteerkennung über den Versuchszeitraum hinweg stark variierte, wurde anhand fünf durchge-

hend identifizierbarer Messpunkte der in Abbildung 3.2a gekennzeichnete kalkarnahe Teilbereich defi-

niert, für den die zweidimensionalen wahren Dehnungen bestimmt wurden. Die wahren Dehnungen 

(Kapitel 2.1.3) wurden aufgrund ihrer höheren Genauigkeit gegenüber Ingenieurdehnungen verwendet 

[67] und um Nichtlinearitäten (Kapitel 2.3.1) zu berücksichtigen [67, 106, 113]. Über den Analogeingang 

wurde die von dem Kraftsensor parallel zur Dehnung aufgezeichnete Implantationskraft ausgegeben. 
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Abbildung 3.2: GOM Correlate: a Gesamtfläche der Dehnungsmessung (rot) und über den ge-

samten Versuchszeitraum identifizierbarer Flächenbereich bestehend aus fünf 

Messpunkten (blaue Teilfläche); b Mediale Fraktur zum Zeitpunkt � = 160,6 �. 

Um die Rotationen des Implantats gegenüber dem Femur zu ermitteln, wurden ein Koordinatensystem 

(KOS) auf dem Knochen und ein KOS auf dem Implantat erstellt und die relativen Rotationen um die 

x-, y- und z-Achse bestimmt (Abbildung 3.3). Aufgrund der KOS-Definition über Punktkomponenten 

entsprechen die z-Achsen nur annähernd der Längsachse des Implantats. Die x-Achsen verlaufen von 

lateral nach medial und die y-Achsen von anterior nach posterior. 

 

Abbildung 3.3: GOM Correlate: Rotationen um x-, y- und z-Achse. 
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Die Videoaufzeichnung der Implantation zeigte eine Ablenkung des kompletten Knochen-Implantat-Sys-

tems bis ca. � = 10 �. Folglich ist anhand des Wegs der Zwick-Prüfmaschine nicht identifizierbar, ab 

welchem Zeitpunkt sich das Implantat wirklich in die Kavität bewegt. Für jeden der folgenden Abstands- 

und Verschiebungsverläufe (Tabelle 3.1) wurde daher der Zeitpunkt identifiziert, ab welchem sich der 

Abstand kontinuierlich verringerte bzw. ab welchem sich das Implantat kontinuierlich in -z-Richtung be-

wegte: 

Tabelle 3.1: GOM Correlate: Ermittelte Abstände und Verschiebungen 

Messmethode Variable 1 Variable 2 Richtung 

Abstand Knochenpunkt K1 Implantatpunkt I1 in xyz-Richtung 

Abstand Knochenpunkt K2 Implantatpunkt I2 in xyz-Richtung 

Abstand Implantatpunkt I2 Implantatpunkt I3 (entlang der z-Achse 

verschobener Punkt I2) 

in xyz-Richtung 

Abstand Knochenpunkt K2 Implantatpunkt I2 in z-Richtung 

Abstand Knochen-KOS Implantat-KOS in z-Richtung 

Verschiebung Implantatpunkt I2 im globalen KOS (Knochen-KOS)  

 
Abbildung 3.4: GOM Correlate: Punkte zur Bestimmung von Abständen und Verschiebungen 

im Knochen-KOS (unteres KOS). 

Die Auswertung der Abstände zeigte, dass die Werte ab 10,2 � nach Beginn der Videoaufzeichnung 

kontinuierlich abnahmen. Für alle weiteren Schritte wurden alle aufgezeichneten und ermittelten Werte 

(Dehnungen, Rotationen, Verschiebungen und Kraft) deshalb zu dem Startzeitpunkt bei 10,2 � auf null 

gesetzt. Die letzte Dehnungsmessung vor der Fraktur bei � = 160,6 � erfolgte zum Zeitpunkt � = 160,5 � 

(Abbildung 3.2b). Für die Implantatbewegung wurden nachfolgend die Verschiebungen in x-, y- und z-

Richtung eines auf dem Implantatkragen angebrachten Punkts verwendet.   
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3.1.2 Bildrekonstruktion 

Im Rahmen institutsinterner experimenteller Untersuchungen wurden Oberflächenscans (stl-Dateien) 

der Implantate mit und ohne Kragen sowie des Implantat-Femur-Systems zu Beginn der in vitro-Implan-

tation erstellt (HandySCAN 700TM, Creaform, Lévis, Québec, Kanada; Auflösung 0,2 mm).  

Der distale Bereich des Femurs war in Kunststoff (Technovit® 4004, Kulzer GmbH, Deutschland) ein-

gebettet und mit Metallschrauben (3,5x40, Z2, Vollgewinde, Stahl, SPAX International GmbH & Co. KG, 

Deutschland) fixiert. Nach der Schaffung der Kavität wurde am Institut für Rechtsmedizin des Universi-

tätsklinikums Hamburg-Eppendorf (UKE) eine quantitative CT-Aufnahme (919 Schichten, Schichtdi-

cke = 0,33 mm und Pixelgröße = 0,31 mm × 0,31 mm, QCT-Aufnahme mit 120 kV; Brilliance 16, Phi-

lips, Hamburg, Deutschland) des präparierten Femurs mit beiliegenden Kalibrierungsphantom (Bone 

Density Calibration Phantom; QRM, Möhrendorf, Deutschland) angefertigt. Die Längsachsen des 

Femurs war entlang der Längsachse des CT-Scanners ausgerichtet. Die räumliche Auflösung der CT-

Aufnahme ist durch die Voxelgröße von 0,31 × 0,31 × 0,33 mm³ ähnlich hoch oder höher als die ver-

gleichbarer Studien mit Voxelgrößen von bis zu 2 mm [4, 36, 41, 49, 102, 126].  

Die Schichtbilder der nicht kalibrierten CT-Aufnahme (Dateityp: DICOM) wurden in der Software Struc-

tural Insight (Structural Insight 3; University Medical Center Schleswig‐Holstein [139]) anhand der drei 

bekannten Werte des dem CT-Scan beiliegenden Phantoms QRM BDC-GC in 
lq �r

jl�  kalibriert. Der distal 

eingebettete Bereich führte aufgrund der Metallschrauben zu Artefakten und wurde daher nicht berück-

sichtigt. Die ausgegebenen Kalibrierungswerte lagen zwischen −1024 lq �r
jl�  und +3071 lq �r

jl� .  

In der Software Avizo Lite (Avizo Lite 2020.2, Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, USA; Abbildung 

3.1) wurden die Voxelgröße dieser kalibrierten Schichtbilder (Dateityp DICOM) auf 

0,35 × 0,35 × 0,35 mm³ festgelegt, um eine isotrope Auflösung im gesamten Bild zu erhalten [36]. Zu-

dem wurde in Avizo Lite die Region of Interest (rechtes Femur) von den umgebenden Strukturen isoliert. 

Hierfür wurden Segmentierungstechniken verwendet, um die Bildvoxel entweder dem Knochensegment 

� (innere Knochenstruktur) oder dem Hintergrundsegment �2  (nicht-knöcherne Strukturen wie Weich-

teile, Kunststofftüte, Gummiband) zuzuweisen [123, 124, 132, 140]. Als Intensitätsschwellenwertbereich 

wurde für alle Segmentierungsschritte die untere Grenze von -250 HU und der maximal mögliche Wert 

(3000 HU) als obere Grenze gewählt, um luftgefüllte Bereiche (-1000 HU) auszuschließen, gleichzeitig 

jedoch Bereiche geringerer Dichte zu berücksichtigen. Dadurch sollen die Unterschätzung der Kno-

chengeometrie [136] und Diskontinuitäten in der Knochenkontur vermieden und ein zusammenhängen-

des Oberflächenmodell erstellt werden [131]. Die Verwendung mehrerer unterschiedlicher Schwellen-

werte war bei dem Femur aufgrund der Knocheninhomogenitäten [131] und folglich den unterschiedli-

chen Kontrastlevel [124] in den verschiedenen Knochenregionen (proximal, Diaphyse) notwendig, um 

eine genaue Abbildung zu erreichen [123, 124, 136]. Alle Schwellenwerte wurden dabei manuell anhand 

visueller Einschätzung festgelegt [124]. 
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Im ersten Schritt wurde das Femur über die Funktion select masked voxels grob durch einen Schwel-

lenwertbereich von 50 HU bis 3000 HU ausgewählt und dem Knochensegment (�) hinzugefügt. Für das 

detailliertere Entfernen der umliegenden nicht-knöchernen Strukturen (Weichteile, Kunststofftüte, Gum-

miband) wurden die untere und obere Grenze innerhalb des angegebenen Bereichs (-250 bis 

+3000 HU) variiert und die über das Region Growing (Funktion magic wand) abgrenzbaren Bereiche 

von dem Knochensegment � abgezogen. Analog erfolgte das Hinzufügen innerer Knochenstrukturen 

zu �. Des Weiteren wurden verbleibende Löcher in der Kortikalis und der Spongiosa gefüllt und irrele-

vante Strukturen manuell entfernt. Daraufhin wurde aus dem segmentierten Material (�) ein Oberflä-

chenmodell erstellt, welches durch Unconstrainted Smoothing (Smoothing Extent: 5) geglättet wurde. 

Das rechte Femur wurde sowohl als CT-Datensatz in Form von Schichtbildern (Dateityp DICOM, 620 

Schichten) als auch als polygonales Oberflächenmodell (Dateityp stl) exportiert. 

 

3.1.3 Ausrichtung des Implantats und Ermittlung des lokalen Koor-

dinatensystems 

In der Software PolyWorks (PolyWorks|Inspector 2020, InnovMetric Software Inc., Québec, Kanada; 

Abbildung 3.1) wurde zuerst der Laserscan des Femurs mit Implantat auf das segmentierte Femur aus-

gerichtet. Daraufhin wurde das Implantat auf den Laserscan und damit auf das segmentierte Femur 

ausgerichtet. Die Ausrichtung erfolgte zunächst manuell über Punktpaare mit einem maximalen Abstand 

von 4,0 mm, davon ausgehend dann automatisch mit einem maximalen Abstand von 0,5 mm. Weiterhin 

wurde ein lokales kartesisches KOS auf dem ausgerichteten Implantat mit Kragen erstellt (Abbildung 

3.5), um die Verschiebung und Rotation des Implantats und des Knochens zum globalen KOS im Simu-

lationsprogramm Abaqus (Phase II, Kapitel 3.2.2) verwenden zu können. Für die Erzeugung des lokalen 

KOS auf dem Implantat wurden mit der Best-Fit Methode über ausgewählte Referenzobjekte vier Ebe-

nen (dorsal, ventral, lateral, medial) an den Implantatschaft gefittet. Zwischen der dorsalen und ventra-

len sowie zwischen der lateralen und medialen Ebene wurden Mittelebenen gebildet. Über diese wurden 

zwei normale Ebenen erstellt, deren Schnittachse die z-Achse des KOS bildete. Der Ursprung des lo-

kalen KOS wurde im globalen KOS auf den Punkt (-67,171 | -79,317 | 1577,198) festgelegt, der auf der 

z-Achse neben der Adaptervertiefung des Implantats lag. Das lokale KOS des Implantats mit Kragen ist 

somit definiert durch: 

x-Achse: y-Achse: z-Achse: 

)⃗ =   0909−0,415−0,043¡ �⃗ =   0,4120,909−0,065¡ �⃗ =  0,0660,0420,997¡ 
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Abbildung 3.5: Polyworks: Lokales Koordinatensystem auf dem Implantat mit Kragen. 

In Matlab (MATLAB R2024a, Version 24.1, MathWorks) wurde die Rotation des lokalen KOS gegenüber 

des globalen KOS bestimmt, um die Teile in Phase II (Kapitel 3.2.2) in Abaqus im globalen KOS positi-

onieren zu können. Dabei wurde die Rotationsmatrix in eine Quaternion der Form q = [w, x, y, z] kon-

vertiert. Quaternionen werden zur Beschreibung von Rotationen von xyz-Positionen im dreidimensiona-

len Raum verwendet [141] und sind definiert als 

 ¢ = £ + )i + �j + �k 

mit �0 = §0 = �0 = �§� = −1 

(3.1) 

Dabei sind £, ), � und � reelle Zahlen und i, j und k die Basis der imaginären Einheiten [142]. Aus der 

Quaternion  

 ¢ = 0,9766 + R−0,0274Si + 0,0279j + R−0,2117Sk (3.2) 

wurden die Eulerwinkel in Radianten und Grad bestimmt. Der hierfür verwendete Matlab-Code findet 

sich in Anhang B [142, 143]. Die ermittelten XYZ-Eulerwinkel sind: 

 X: -2,3950° Y: 3,7873° Z: -24,3851°  
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3.1.4 Nachbearbeitung der Oberflächenmodelle 

In Phase II wurden vier Simulationen (A1, A2, B1, B2) aufgebaut, welche unterschiedliche Kombinatio-

nen der nachbearbeiteten Femur- und Implantatmodelle verwendeten (Tabelle 3.2). Der zentrale Unter-

schied der Implantatmodelle war das Vorhandensein eines medialen Kalkarkragens (Implantat mit Kra-

gen Imp-mK; Implantat ohne Kragen Imp-oK). Um nachfolgend, insbesondere in Kapitel 3.3, die Unter-

schiede der Geometrien nachzuvollziehen, werden die Nachbearbeitungsschritte aller Modelle an dieser 

Stelle gesammelt erläutert.  

Tabelle 3.2: Kombination der verwendeten Modelle der vier Simulationen. 

Simulation A1 A2 B1 B2 

Femurmodell Femur A Femur A Femur B Femur B 

Implantatmodell Imp-mK A Imp-oK A Imp-mK B Imp-oK B 

Diese Nachbearbeitung der Knochen- und Implantatmodelle erfolgte dabei in Meshmixer (Version 3.5, 

Autodesk Inc., San Francisco, USA; Abbildung 3.1). Die Netzdichte wurde reduziert, um die notwendige 

Rechenleistung in der darauffolgend genutzten Software zu verringern. Die Modelloberfläche wurde 

kleinschrittig geglättet (Smooth), verändert (Sculpt) und neu vernetzt (Remesh). Die Glättung war not-

wendig, um die Oberflächenkomplexität zu reduzieren und um bei der Verwendung gröberer Netze Spit-

zen zu verhindern. Die Glättungsalgorithmen führen zu einer unerwünscht starken Veränderung der 

Ausgangsgeometrie, wenn sie direkt auf die komplette Oberfläche des Femurs bzw. Implantats ange-

wandt werden. Daher wurden die Bereiche stückweise markiert (Abbildung 3.6) und unter Verwendung 

variabler, bereichsabhängiger Einstellungen (Tabelle 3.3) geglättet.  

 

Abbildung 3.6: Meshmixer: Beispiele für separat bearbeitete/geglättete Bereiche (orange mar-

kiert): a distale vertikale Schaftrillen und b proximale mediale Rillen. 
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Tabelle 3.3: Meshmixer: Glättungseinstellungen. 

 Femora Implantate 

Smoothing Type 
Shape 

Preserving 

Max 

Smoothness 

Shape 

Preserving 

Max 

Smoothness 

Smoothing 0,8-1 0,8-1 0,5-1 1 

Scale 5-30 / 1,5-100 / 

Constraint Rings 1 2-3 1-3 1-2 

Die zwei Femurmodelle Femur A und Femur B (Tabelle 3.2) unterschieden sich in der Größe der Kavi-

tät. Da die Vergrößerung der Femurkavität des Femurs B gegenüber Femur A auf der FEA aufbauen, 

werden die Gründe für die Veränderung in Kapitel 3.3.3 erläutert. Bei beiden Femora (A und B) wurde 

bei der Nachbearbeitung darauf geachtet, dass weiterhin die charakteristischen Unebenheiten in der 

Kavität und am Kalkar vorhanden waren. Die Kavität wurde im distalen Bereich durch Oberflächenmo-

dellierung (Sculpt, Brush: Drag, Secondary Brush: Robust Smooth) verlängert und vergrößert, um dis-

tale Kontaktprobleme zu vermeiden. Initiale Überschneidungen zwischen dem Knochen und dem Im-

plantat mit Kragen wurden durch Veränderung der Femurkavität entfernt. Die Grundlage hierfür lieferten 

Voruntersuchungen, welche in Kapitel 3.3.2 beschrieben sind. Diese Glättungs- und Modellierungsein-

stellungen der Femora galten für alle Nachbearbeitungsschritte der Femuroberflächen und werden des-

halb nachfolgend unter Meshmixer-Methodik zusammengefasst. 

Die distalen vertikalen Schaftrillen (Abbildung 3.6a orange markiert) und die proximalen horizontalen 

Rillen des Implantats mit Kragen (Imp-mK) wurden geglättet. Um den Einfluss des Kragens einschätzen 

zu können, wurde dabei besonders auf eine genaue Abbildung des proximalen, kragennahen Implan-

tatbereichs geachtet. Damit insbesondere die Kontaktfläche des Kragens sowie mediale Rundung un-

terhalb des Kragens bestehen blieben, wurden die entsprechenden Bereiche stückweise geglättet (Ab-

bildung 3.7). 

 

Abbildung 3.7: Meshmixer: Beispiel für separat bearbeiteten Bereich (orange markierter 

Kalkarkragen): a vor und b nach der Glättung von Imp-mK B. 

Bei den Simulationen A2 und B2 wurden Implantate ohne Kragen (Imp-oK) (Tabelle 3.2) verwendet. 

Hierfür wurde der Taper des Implantats ohne Kragen mit dem bereits bearbeiteten Schaft von Imp-mK A 

bzw. Imp-mK B in der Software VXelements (Version 12, Measurement Solutions Limited, Silverstone, 

England) zusammengesetzt (Abbildung 3.8), damit sich die Implantate in den Simulationen A bzw. B 

nur das Vorhandensein eines Kragens, nicht jedoch in unterschiedlich geglätteten Schäften unterschei-

den. Da die in einem späteren Schritt notwendige Oberflächendiskretisierung (Kapitel 3.2.1) der 
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Simulationen A bei beiden Implantaten aufgrund von Fehlermeldungen nicht adäquat durchführbar war, 

wurden Imp-mK A und Imp-oK A nochmals geglättet. 

 

Abbildung 3.8: Polyworks und VXelements: Erstellung des Implantats ohne Kragen der Simu-

lation A (Imp-oK A). 

Wie in Tabelle 3.4 detailliert ersichtlich, wurden die Netzdichten aller Modelle durch die Nachbearbei-

tung um mindestens 77,98 % reduziert. 

Tabelle 3.4: Vergleich der Netzdicht vor und nach der Bearbeitung. 

 Simulationen A Simulationen B 

 Femur A Imp-mK A Imp-oK A Femur B Imp-mK B Imp-oK B 

Dreiecke 

vor Bear-

beitung 

676 528 1 597 224 1 562 492 676 528 1 597 224 1 562 492 

Dreiecke 

nach Bear-

beitung 

79 046 36 386 33 636 148 980 63 592 54 224 

Prozen- 

tuale 

Reduktion 

88,32 % 97,72 % 97,85 % 77,98 % 96,02 % 96,53 % 
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Die aus Meshmixer exportierten Oberflächenmodelle (Dateityp stl) wurden in der Software Inventor 

(Autodesk Inventor Professional 2025 – Deutsch (German), Version 29.10.24102.0000, Autodesk Inc., 

San Francisco, USA) unter Verwendung des Add-ins Mesh Enabler [144] in Volumenkörper (solid) kon-

vertiert und als STEP-Dateien (stp) exportiert. 

 

3.2 Phase II: Simulation auf Basis experimenteller Daten 

3.2.1 Vernetzen und Zuweisung von Materialeigenschaften 

Die STEP-Dateien der Femora und der Implantate wurden in Abaqus importiert und jeweils einer Bau-

gruppe (Assembly) hinzugefügt. Für das Vernetzen komplexer Geometrien wie der des Femurs und des 

Implantats war es notwendig, deren Oberfläche über das Vereinigen aneinander angrenzender Faces 

(über Virtual Topology) des inhärenten Netzes zu vereinfachen und das Teil daraufhin in Unterbereiche 

zu partitionieren [145], deren Kanten individuell besiedelt werden können [146]. Hierfür wurde anhand 

des in Polyworks (Kapitel 3.1.3) ermittelten KOS an der Adaptervertiefung am Punkt 

(-67,171 | -79,317 | 1577,198) ein KOS in Abaqus erstellt. Unter Verwendung des KOS wurden mehrere 

die Geometrie horizontal und vertikal schneidende Ebenen erstellt anhand derer die Partitionierung er-

folgte (Abbildung 3.9). Durch die Partitionierung reduziert sich die Vernetzungsdauer. Das Element-

wachstum in Richtung Modellinneres wurde im Vergleich zur Default-Einstellung (1,05 mm) erhöht und 

betrug je nach Modell zwischen 1,15 mm und 1,60 mm. 
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Abbildung 3.9: Abaqus: Simulation B1: a+b Partitioniertes Implantat- und Femurmodell und c 

vernetztes Femur-Implantat-System. 

Für die Diskretisierung der Geometrien wurde, wie in ähnlichen Studien [39, 42, 47, 147, 148], der drei-

dimensionale Elementtyp C3D10M ausgewählt. Die charakteristische Kombination aus Buchstaben und 

Zahlen definiert diese Elemente als modifizierte, 10-knotige, quadratische, tetraedrische Spannungs-

Verschiebungs-Kontinuumelemente [149]. Die Spannungs-Verschiebungs-Elemente mit drei Freiheits-

graden je Knoten (Translationen) [115] wurden verwendet, da es sich um eine quasistatische Analyse 

handelte [150]. Da die durchzuführende nichtlineare Analyse sowohl eine Kontaktsituation zwischen 

Femur und Implantat als auch die Deformation des Femurs beinhaltete, wurden hierbei Kontinuumele-

mente (solid elements) gewählt [149].  

Die Netze der verwendeten Modelle wurden durch die globale Kantenlänge sowie durch die lokalen 

Elementkantenlängen an den Partitionskanten, durch die Krümmungssteuerung und die minimale Ele-

mentgröße festgelegt. Die feste Implantatoberfläche wurde in der späteren Kontaktdefinition (Kapitel 

3.2.2) als Hauptoberfläche definiert. Sie muss deshalb gröber als die verformbare Femuroberfläche 

(Sekundäroberfläche) vernetzt werden, um eine hohe Kontaktgenauigkeit zu gewährleisten [108]. Auf-

grund dessen wurden die Femora mit einer globalen Kantenlänge von 1,5 mm und die Implantate mit 

2,0 mm vernetzt. Ähnliche Studien zeigen, dass mit einer Kantenlänge von ≤2 mm eine ausreichende 
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Netzkonvergenz [35, 40] sowie eine ausreichend genaue Differenzierung der Materialeigenschaften von 

kortikalem und spongiösem Knochen erreicht wird [40]. Die unterschiedlichen Krümmungen der Partiti-

onslinien wurden durch die variable Kantenlänge anhand der Krümmungssteuerung (Faktor 0,1) be-

rücksichtigt [114]. Der auf 0,5 eingestellte Faktor für die minimale Elementgröße verhinderte, dass in 

Bereichen mit starker Krümmung unnötig feine Netze erstellt wurden [114]. Die distalen 75 % der 

Femuroberfläche wurden mit einer lokalen Elementgröße von 2,5 mm vernetzt, um Rechenzeit einzu-

sparen. Die Netze der Implantate wurden für eine bessere Abbildung der Geometrien lokal verfeinert. 

Die Anzahl und der prozentuale Anteil der durch die Netzverifizierung ermittelten verzerrten Elemente 

variierte stark abhängig von den Femur- und Implantatgeometrien, den Partitionierungen, der Elemen-

tart (modifiziert (C3D10M) oder nicht-modifiziert (C3D10)), dem Elementwachstum und den Netzeinstel-

lungen (lokale und globale Netzdichte, Krümmungssteuerung, minimale Elementgröße). Da C3D10M-

Elemente gekrümmte Oberflächen schlechter als C3D10-Elemente abbilden [108], traten mit ersteren 

mehr Analysewarnungen auf. Nahezu alle verzerrten Elemente lagen in Bereichen, die für das Ziel der 

Arbeit von untergeordneter Bedeutung waren, und wurden deshalb vernachlässigt. Diese Bereiche um-

fassen insbesondere den Implantattaper, die Spitze des Implantatschafts sowie die distalen 10 mm des 

Femurs. Die für die Kontaktmodellierung besser geeigneten und genaueren C3D10M-Elemente [151] 

konnten deshalb trotz vieler Analysewarnungen verwendet werden. Die Anzahl verzerrter Elemente lag 

unter 1 %. Die Diskretisierung der Femora und Implantate resultierte in den in Tabelle 3.5 aufgeführten 

Netzgrößen. 

Tabelle 3.5: Netzgrößen der mit C3D10M-Elementen vernetzten Geometrien. 

 Simulation A Simulation B 

 Femur A Imp-mK A Imp-oK A Femur B Imp-mK B Imp-oK B 

Anzahl C3D10M-

Elemente 
210 738 62 259 46 657 238 224  54 497 38 656 

davon verzerrte 

Elemente 

131 

(0,062 %) 

61 

(0,098 %) 

59 

(0,126 %) 

146 

(0,061 %) 

479 

(0,879 %) 

255 

(0,659 %) 

 

Die Implantate des Typs Corail bestehen aus der Titanlegierung Ti-6Al-4V [45, 93]. Die Implantatdichte 

wurde entsprechend auf 4,43 D
3�� = 4,43 ⋅ 10Z¨ 6

��� festgelegt [152, 153]. In Übereinstimmung mit den 

für die Titanlegierung Ti-6Al-4V (ISO 5832-3:2021 [154], ASTM F136-13 [155]) bekannten Werkstoffei-

genschaften [7, 152, 153] und analog zu vergleichbaren Studien [4, 9, 40] wurden die elastischen Ma-

terialeigenschaften des Titanimplantats anhand des Elastizitätsmoduls von _ = 110 000 ��� und der 

Poissonzahl von ^ = 0,3 definiert. Die in der Realität anisotropen mechanischen Eigenschaften des 

Knochens wurden als isotrop angenommenen [107]. 

Die inhomogenen Knocheneigenschaften wurden durch die elementweise Zuordnung der Materialei-

genschaften (Dichte, E-Modul, Poissonzahl) auf die Elemente des vernetzten Knochenmodells (Dateityp 

inp aus Abaqus) berücksichtigt. Dieses sogenannte Material Mapping Approach wird in ähnlichen Kon-

texten häufig angewandt [4, 39, 40, 42, 49] und wurde in der vorliegenden Arbeit in der Software Bone-

mat (Version v3.2, Istituto Ortopedico Rizzoli, Bologna, Italien) durchgeführt. Die Bestimmung von 
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Knochendichte und Elastizitätsmodul anhand der HU-Werte des CT-Scans sowie die Materialzuweisung 

erfolgten nach den von Konow empfohlenen Einstellungen [39, 156], die Anhang C zu entnehmen sind. 

Es wurde die im Vergleich zu der HU- genauere E-Integration verwendet, bei welcher der E-Modul an-

hand des HU-Werts jedes Voxels bestimmt und dann über das gesamte Element integriert wird. Hierfür 

wurde der Gap-Wert (minimale Differenz zwischen zwei berechneten E-Modulen) auf 50 MPa und die 

Anzahl der Integrationspunkte (wie viele Punkte innerhalb jedes Elements für die Berechnung benötigt 

werden) auf 14 festgelegt [156]. 

Da in Bonemat zur Berechnung des E-Moduls aus den Grauwerten nicht die durch das QCT gemes-

sene, radiologische Knochenmineraldichte ©ª«¬, sondern die Aschedichte ©:vY (in 
D

3��) verwendet wird, 

musste eine Umrechnung erfolgen [156]. Die Aschedichte ©:vY wurde hierfür anhand der von Brose 

(2018) aufgestellten Korrekturformel (3.3) berechnet [156], die auf der von Schileo et al. (2008) durch-

geführten Studie basiert [130]. Diese Korrekturformel berücksichtigt sowohl kortikalen als auch trabeku-

lären Knochen [130, 156, 157]. Die quantitative Knochenmineraldichte ©ª«¬ in 
D

3�� resultiert dabei aus 

den auf 
�D
3�� kalibrierten HU-Werten des CT-Scans (3.4) (Kapitel 3.1.2). 

 ©:vY = 0,079 + 0,877 ⋅ ©ª«¬ (3.3) 

 mit   ©ª«¬ = 0,001 ⋅ ­® (3.4) 

Die Bestimmung der E-Moduln (in MPa) basiert auf der von Morgan et al. (2003) [158] entwickelten und 

über den gesamten Dichtebereich gültigen Formel (3.5) [130, 156, 157]. Bei dieser wird ein validierter 

und etablierter Zusammenhang zwischen der scheinbaren Dichte ©:¯¯ und dem Elastizitätsmodul ge-

nutzt [42, 49, 159]. 

 _ = 6850 ⋅ ©:¯¯9,°¨ (3.5) 

Wird das über den gesamten Knochen hinweg konstante Verhältnis zwischen Aschedichte und schein-

barer Dichte der Gleichung (3.7) [130, 157] in Gleichung (3.5) eingesetzt, ergibt sich der Elastizitätsmo-

dul (in MPa) der einzelnen Knochenelemente in Abhängigkeit von der Aschedichte Gleichung (3.6) 

[156]. 

 _ = 14664 ⋅ ©:vY9,°¨ (3.6) 

 ©:vY©:¯¯ = 0,6 (3.7) 

Jedem Knochenelement wurde neben der Dichte und dem Elastizitätsmodul zudem die für Femora 

etablierte konstante Poissonzahl ^ = 0,3 zugewiesen [157]. Diese Größe liegt zwischen den in der Lite-

ratur angegebenen Werten von 0,249 und 0,375 [9, 36, 39, 41, 42, 49, 107]. 
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3.2.2 Modellaufbau in Abaqus 

Das Femur wurde aus Bonemat und die Implantate aus Abaqus als Orphan Meshs mit zugewiesenen 

Materialeigenschaften in Abaqus importiert. Sowohl das Femur als auch die Implantate als verformbare 

Festkörper definiert, was die Verformung unter mechanischer Belastung erlaubte [160]. Durch die Ma-

terialzuweisung auf Knochenelemente in Bonemat wurden Materialien mit unterschiedlichen Dichten 

und E-Moduln importiert, welche unterschiedlichen Elementgruppen zugewiesen waren. In Abaqus ist 

die Verwendung eines konsistenten Einheitensystems notwendig, da das Programm dimensionslos 

rechnet. Die ermittelten Knochendichtewerte wurden mit einem Python-Skript (Anhang D) durch Um-

rechnung von 
D

3�� in 
6

��� auf das Abaqus-Einheitensystem abgestimmt [148]. Für den in Bonemat er-

mittelten Elastizitätsmodul (in ���) war keine Umrechnung notwendig. Die eingestellten Materialeigen-

schaften des Implantats (Kapitel 3.2.1) blieben unverändert. 

Im Assembly-Modul wurden das Femur und das Implantat zu einer Baugruppe zusammengesetzt und 

mithilfe von Translationen und Rotationen relativ zueinander im globalen Koordinatensystem positioniert 

[161]. Die Instanzen des Knochens und des Implantats wurden gemeinsam zum globalen Ursprung 

(0 | 0 | 0) verschoben. Durch die sukzessive Rotation um die globale x-, y- und z-Achse um -2,3938°, 

3,7854° und -24,3808° (Kapitel 3.1.3) wurde die Baugruppe so ausgerichtet, dass die Längsachse des 

Implantatschafts auf der globalen z-Achse lag. Durch die vorherige Ausrichtung des Implantats auf das 

Femur (Kapitel 3.1.3) befindet sich das Implantat in derselben Startposition wie auch in dem durchge-

führten in vitro-Experiment. Alle folgenden beschriebenen Schritte wurden anhand des globalen KOS 

definiert. Im Assembly wurden ein Knochen-Referenzpunkt (Knochen-RP) unterhalb der distalen Ein-

bettung an der Koordinate (0 | 0 | -245) und ein Implantat-Referenzpunkt (Implantat-RP) am Ursprung 

(0 | 0 | 0) angelegt. Diese werden für die Definition von Randbedingungen, Nebenbedingungen und 

Ausgabeanforderungen benötigt. 

Der automatisch erstellte Initialschritt definierte anfangs gültige Interaktionen und Randbedingungen 

[162], welche nachfolgend erläutert werden. Der folgende Analyseschritt wurde als dynamisch mit im-

plizitem Zeitintegrationsverfahren festgelegt. Nichtlineare Effekte aus großen Verschiebungen und Ver-

formungen (geometrische Nichtlinearitäten, Kapitel 2.3.1) wurden zugelassen (Nlgeom on) [113, 163]. 

Wie in Kapitel 3.1.1 beschrieben, wurde der Knochen durch die Verschiebung der Zwick-Prüfmaschine 

mit einer Geschwindigkeit von 0,1 ��
v  ausreichend langsam belastet, um von quasistatischen Bedin-

gungen ausgehen zu können [116, 117]. Daher und da Trägheitseffekte vernachlässigbar waren, er-

folgte die Implantationssimulation quasistatisch [36, 116, 118]. 

Die Dauer des Analyseschritts wurde, entsprechend der in GOM Correlate ermittelten Implantations-

dauer (Kapitel 3.1.1), auf 160,6 s eingestellt. Die initiale Inkrementgröße der automatischen Zeitinkre-

mentierung wurde auf 0,01 s festgelegt, damit die Analyse langsam startete. Um die Lösung in kleinen 

Inkrementen zu ermöglichen [108], betrug die minimale Inkrementgröße 10-18 s. Eine weitere Verkleine-

rung der Inkrementgröße führte zum Abbruch der Simulation [164]. Da eine zu große maximale Inkre-

mentgröße zu einer plötzlichen Veränderung der Elementsteifigkeit führen kann [108], wurde diese auf 

1 s eingestellt. Die Analyse stoppte, wenn die Anzahl der Inkremente in einem Schritt den eingegebenen 

Höchstwert von 1000 Inkrementen überschritt [164]. Die Verwendung der unsymmetrischen Matrix-
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speicherung [163] war durch die Nichtlinearität, durch das finite Gleiten sowie durch die Surface-to-

Surface-Kontaktdiskretisierung indiziert, um Konvergenzprobleme zu reduzieren [108]. Als numerische 

Lösungstechnik zur Lösung nichtlinearer Gleichgewichtsgleichungen wurde aufgrund der unsymmetri-

sche Matrixspeicherung die Full-Newton-Methode gewählt [163]. Bei den Simulationen A1 und A2 wur-

den die maximale Versuchsanzahl je Inkrement (maximum number of cutbacks allowed for an incre-

ment) auf �� = 20 und die maximale SDI-Anzahl je Inkrement (maximum number of severe discontinuity 

iterations (SDI) allowed in an increment) auf �± = 20 erhöht, um Konvergenz zu erreichen. [165]. 

Der im initialen Schritt erstellte Kontakt zwischen Implantat und Knochen wurde durch eine paarweise 

Kontaktdefinition modelliert [119, 166]. Dies ermöglichte eine effizientere Analyse als der allumfassende 

Selbstkontakt [119]. Bei dem gewählten Surface-to-Surface-Kontakt wurde, wie in Kapitel 3.2.1 begrün-

det [166] [108], die komplette Oberfläche des steifen Implantats als Hauptoberfläche und die aus der 

Femurkavität und der Osteotomiefläche bestehende Kavitätoberfläche (Abbildung 3.10) als Sekundär-

oberfläche festgelegt. Zur Prävention einer fehlerhaften Kontaktdefinition wurde die Orientierung der 

Oberflächennormalen überprüft, um sicherzustellen, dass die Oberflächennormalen des Implantats 

Richtung Kavität zeigen und vice versa [166]. 

 

Abbildung 3.10: Abaqus: Kavitätoberfläche (rot) des Femurs B. 

Da das Gleiten des Implantats relativ zur Kavität groß ist, wurde finites Gleiten verwendet, bei dem der 

Kontaktstaus während der Berechnung stets aktualisiert wird [108]. Für die erstellten Modelle wurde die 

Diskretisierungsmethode Surface-to-Surface verwendet [148, 167]. Durch eine automatische Kontakt-

stabilisierung durch Dämpfung im Analyseschritt wurden Starrkörperbewegungen [108] infolge des ini-

tialen Abstands zwischen Kavität- und Implantatoberfläche verhindert. Die Stärke der Dämpfung ergibt 

sich aus dem automatischen Dämpfungskoeffizienten multipliziert mit dem festgelegten Dämpfungsfak-

tor 0,0001. Die Dämpfung wird während des Schritts linear reduziert, sodass sie am Ende des Analyse-

schritts gleich Null ist [168]. Der Einfluss der Kontaktstabilisierung wurde anhand des Quotienten aus 

der abgeleiteten Stabilisierungsenergie (ALLSD) und der rückgewinnbare Dehnungsenergie (ALLSE) 

evaluiert [169]. 

Die Kontakteigenschaften des mechanischen Kontakts, die der Surface-to-Surface-Kontaktinteraktion 

zugewiesen wurden, wurden durch die Spezifikation des Tangential- und des Normalverhaltens defi-

niert. Für den durch Reibung beeinflussten mechanischen Kontakt zwischen der Implantatoberfläche 

und der Kavitätoberfläche in tangentialer Richtung wurde in Übereinstimmung mit vergleichbaren Stu-

dien [42, 167] die Reibungsbeschreibung Penalty gewählt. Die Oberflächenrauhigkeit des Implantat-

schafts durch die HA-Beschichtung, die durch das Laserscannen nicht erfasst wurde, wurde durch einen 

isotropen Reibungskoeffizienten von # = 0,1 berücksichtigt [156]. Penalty erlaubt eine durch den Wert 
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des elastischen Schlupfs ²3456 begrenzte Relativbewegung haftender Oberflächen. Diese Relativbewe-

gung wurde durch die Gleittoleranz von �� = 0,005 in Abhängigkeit von der charakteristischen Kontak-

toberflächenlänge 
3̅Y:4 festgelegt (3.8) [82]. Es wurde kein Scherspannungslimit '�:U festgelegt. 

 ²3456 = ��
3̅Y:4 (3.8) 

Im Bereich des Normalverhaltens wurde als pressure overclosure-Beziehung „hard“ (Abbildung 2.14) 

gewählt, da sie für einen Surface-to-Surface-Kontakt mit finitem Gleiten und bei Verwendung der 

C3D10M-Elemente am besten geeignet ist. Es wurde kein oberes Limit für die Höhe des transmittierten 

Kontaktdrucks � festgelegt [120]. Der Kontaktdruck (contact pressure CPRESS) wurde in der Auswer-

tung verwendet, um die Gleichmäßigkeit der Implantat-Knochen-Kontaktbereiche zu evaluieren. Die 

constraint enforcement-Methode Penalty wurde gewählt, da sie die in Abbildung 2.14b dargestellte ge-

ringe Überschneidung der Kontaktflächen erlaubt. Es wurde die nichtlineare Kontaktsteifigkeit mit den 

in Tabelle 3.6 gelisteten Einstellungen verwendet, da diese zu einer besseren Konvergenz und Robust-

heit der Simulation führen (Kapitel 2.3.2) [108, 122]. Zudem wurde das nichtlineare Verhalten gewählt, 

da die lineare Kontaktsteifigkeit bei der Penalty-Methode insbesondere bei der verschiebungsgesteuer-

ten Simulation, wie sie in dieser FEA verwendet wird, mit groben Netzen zu Spannungsungenauigkeiten 

beiträgt [122]. Für die Implantation des Schafts in das Femur ist es notwendig, die Trennung der Ober-

flächenelemente nach dem Kontakt zuzulassen, um ein Aneinanderhaften der Kontaktflächen zu ver-

hindern [120] und so die Bewegung des Implantats in der Kavität zu ermöglichen. 
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Tabelle 3.6: Einstellungen für die nichtlineare Kontaktsteifigkeit �� [108]. 

Bezeichnung Übersetzung Gewählte Einstellung 

Pressure-Overclosure Druckschließung Hard Contact 

Constraint enforcement me-

thod 

Methode zur Durchsetzung der 

Bedingungen 

Penalty (Standard) 

Allow separation after contact Trennung nach Kontakt zulas-

sen  

Ja 

Behavior Verhalten Nonlinear 

Max. stiffness value Max. Steifigkeitswert Use default 

Stiffness scale factor  Skalierungsfaktor der Steifig-

keit  

1  

Initial/Final stiffness ratio Verhältnis Anfangssteifigkeit zu 

Endsteifigkeit 

y´yµ = G,9⋅y¶´c9G⋅y¶´c = 0,01  

Upper quadratic limit scale fac-

tor 

Skalierungsfaktor für die obere 

quadratische Grenze 

� = 0,03 = 3% der charakteris-

tischen Länge 

Lower quadratic limit ratio Verhältnis der unteren quadra-

tischen Grenze 

�4 = 7
< = 0,33333  

mit der unteren quadratischen 

Grenze � = 0,01 = 1 % der 

charakteristischen Länge 

Clearance at which contact 

pressure is zero 

Abstand, bei dem der Kontakt-

druck gleich Null ist 

�G = 0  

 

Um Starrkörperbewegungen zu verhindern und das statische Gleichgewicht aufrecht zu erhalten, müs-

sen translatorische und rotatorische Freiheitsgrade (FHGs) angemessen eingeschränkt werden [49]. 

Um diese Randbedingungen für das Femur und das Implantat implementieren zu können, wurden Ne-

benbedingungen festgelegt [170]. Die Starrkörperbedingung eignet sich zur Modellierung fixierter Kom-

ponenten und wurde verwendet, um die distale Verformung des Femurs einzuschränken und um den 

distalen Knochen im Raum zu fixieren. Durch diese Nebenbedingung wurde die Bewegung der distalen 

Knoten durch die des Knochen-RP gesteuert [171]. Der Knochen-RP wurde durch Einschränkung aller 

FHGs (Randbedingung: Encastre) über den kompletten Simulationszeitraum hinweg fest im Raum fixiert 

(Abbildung 3.11). Da die Einbettung des Femurs nicht segmentiert wurde, wurden weniger als 5 mm 

des distalen Femurs als distales Knotenset definiert. 
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Abbildung 3.11: Abaqus: Schematische Darstellung der definierten Neben- und Randbedingun-

gen während des Analyseschritts. 

Durch die oberflächenbasierte kinematische Kopplungsbedingung des Implantats wurden die Knoten 

der Implantatoberfläche in allen sechs FHGs an die Starrkörperbewegung des Implantat-RPs gekoppelt. 

Die kinematische Coupling-Constraint wurde verwendet, da sie sich für die verwendeten dreidimensio-

nalen Spannungs-Verschiebungselemente (stress/displacement elements) sowie für geometrisch-line-

are und -nichtlineare Analysen eignet [170]. Die Bewegung des Implantats wurde initial in allen FHGs 

eingeschränkt. In Abbildung 3.11 sind die für den Analyseschritt am Implantat-Referenzpunkt definierte 

Gesamtverschiebung entlang der x-, y- und z-Achse (U1, U2 und U3) und Gesamtrotation (UR1, UR2 

und UR3) ersichtlich [172]. Die Verschiebung des Implantats in z-Richtung (U3) sowie die Rotation um 

die z-Achse (UR3) wurden dabei zeitabhängig anhand der in GOM Correlate ermittelten Werte (Kapitel 

3.1.1) unter Verwendung von Amplituden (Tabelle E.1) festgelegt. Da die zeitabhängige Verschiebung 
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in x- und y-Richtung nahezu proportional zu der z-Verschiebung verläuft, wurden aus dem Endwert der 

z-Verschiebung die mit dem Amplitudenwert multiplizierten Variablenwerte U1 = -0,26 und U2 = 0,026 

für die x- und y-Verschiebung bestimmt [172]. Die Rotation um die z-Achse wurde eingeschränkt, da 

diese in GOM Correlate die größten Schwankungen (-1,690° bis +1,129°) aufwies. Die uneinge-

schränkte Rotation um die x- und die y-Achse (UR1 und UR2) wurde zugelassen, um eine einge-

schränkte Selbstpositionierung des Implantats in der Kavität abhängig von dem Kontakt und dem Kno-

chenmaterial zu ermöglichen. 

Bei dieser Verschiebungssteuerung des Implantats wird das Lastniveau durch die Größe der Reakti-

onskraft bestimmt [67]. Über die Reaktionskraft am Implantat-RP (RF), die der Implantationskraft �C 

(Kapitel 2.2.1) entspricht, wurde das Modell mit experimentellen Daten (Kapitel 3.1.1) verglichen. Dieser 

Ansatz der Modellvalidierung wurde in Anlehnung an die von Ovesy und Zysset (2023) durchgeführte 

explizite FE-Implantationssimulation [36] sowie an institutsinterne Abschlussarbeiten [35, 148, 156, 173] 

gewählt. Die korrekte Einstellung der Randbedingungen wurde durch die Auswertung der Implantatbe-

wegung (Verschiebung (U1, U2 und U3) und Rotation (UR1, UR2 und UR3) am Implantat-RP) überprüft. 

Die Gesamtverformung des Femurs wurde ebenfalls durch Bewegungsvariablen evaluiert. 

Die Knochenverformungen wurden anhand der Dehnungen in Tangentialrichtung (x-Richtung und y-

Richtung) und Axialrichtung (z-Richtung) evaluiert. Da in dem Modell Nichtlinearitäten bezüglich des 

Kontakts und der Geometrie berücksichtigt wurden, wurden sowohl in GOM Correlate als auch in 

Abaqus die genaueren wahren, logarithmischen Dehnungen (LE, %A>D) anstatt der Ingenieurdehnungen 

(E, %C?D) bestimmt (Kapitel 2.1.3) [67, 174]. Die in silico-Dehnungen %K (LE22) und %~ (LE33) wurden 

zudem mit den in vitro-Dehnungen vergleichen. Entsprechend der in GOM Correlate erstellten Flächen 

(Abbildung 3.4) zur Dehnungsauswertung wurden dafür in Abaqus zwei Elementsets (Abbildung 3.12) 

erstellt. Für die Elementsets der Teilfläche und der Gesamtfläche wurden ausschließlich Elemente der 

Femuroberfläche verwendet, da die in vitro-Vergleichsdaten ebenfalls an der Oberfläche ermittelt wur-

den. Die Bestimmung der Werte erfolgte anhand der Integrationspunkte des Field-Output für diese Sets. 
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Abbildung 3.12: GOM Correlate und Abaqus: Gesamt- und Teilfläche an der Femuroberfläche 

zur Dehnungsauswertung. 
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3.3 Phase III: Auswertung und Anpassungen  

3.3.1 Ausgabevariablen 

Die Ausgabe diverser Variablen aus Abaqus dient der Überprüfung eingestellter Parameter sowie der 

Validierung des Modells anhand der experimentellen Daten aus GOM Correlate (Kapitel 3.1.1). Dies ist 

in dem Workflow-Diagramm (Anhang A) orange markiert. Die im Field-Output angeforderten räumlich 

verteilten Variablen sowie die generierten Verlaufsdaten (History-Output) für die Verfolgung von Verän-

derungen spezifischer Datenpunkte im Modell sind in Tabelle 3.7 zusammengefasst. 

Tabelle 3.7: Abaqus: Ausgabevariablen. 

 Field-Output  History-Output  

Verschiebung gesamtes Modell UT Implantat-RP U1, U2, U3 

Rotation gesamtes Modell UR Implantat-RP UR1, UR2, UR3 

Reaktionskraft gesamtes Modell RF Implantat-RP RF1, RF2, RF3 

Logarithmische Dehnung gesamtes Modell LE   

Abgeleitete Stabilisierungsenergie   gesamtes Modell ALLSD 

Rückgewinnbare Dehnungsenergie   gesamtes Modell ALLSE 

 

Da das Hauptaugenmerk der Simulation auf der Situation zum Zeitpunkt der Fraktur und kurz davor lag, 

wurden die Ausgabedaten unter Verwendung festgelegter Zeitpunkte (Tabelle 3.8) in diesem Zeitraum 

mit einer höheren Frequenz generiert. 

Tabelle 3.8: Festgelegte Ausgabefrequenz in Abhängigkeit von der Simulationszeit. 

Startpunkt Endpunkt Inkrementgröße 

0,0 s 155,0 s 1 s 

155,1 s 160,6 s 0,1 s 

 

3.3.2 Parametervariation 

In Parameterstudien wurde überprüft, ob eine Variation der gewählten Einstellungen (Phase II) einen 

Einfluss auf die Gesamtverformung des Femurs, auf die Stabilisierungsenergie oder auf die Implantati-

onskraft hat. Die Position des Implantat-RPs wurde variiert ((0 | 0 | 10) statt (0 | 0 | 0)). In Tabelle 3.9 

sind die Variationen der Randbedingungen zur Einschränkung der FHGs der weggesteuerten Belastung 

(FHG-Vorversuche) sowie die final verwendeten Randbedingungen (Simulationen A1, A2, B1, B2) und 

die in Interferenz- und Kontakt-Vorversuchen eingestellten Randbedingungen ersichtlich. Die Kontakt- 

und FHG-Vorversuche wurden an Femur A mit Imp-mK A durchgeführt, wobei der Imp-RP am Punkt 

(0 | 0 | 10) lag.  
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Tabelle 3.9: Freiheitsgrade in den verwendeten Simulationen und in Vorversuchen. 

FHGs Simulationen 

A1, A2, B1, B2; 

Interferenz- 

Vorversuche 

Kontakt- 

Vorversuche 

A1-1, A1-2, A1-3 

FHG- 

Vorversuch 

A1-4 

FHG- 

Vorversuch 

A1-5 

FHG- 

Vorversuch 

A1-6 

U1 -0,26 frei 0 frei frei 

U2 0,026 0 0 0 frei 

U3 1 1 1 1 1 

UR1 frei frei 0 frei frei 

UR2 frei frei 0 frei frei 

UR3 1 1 0 frei frei 

 

Überschneidungen des unbearbeiteten Implantats mit Kragen (Ausgangsimplantat-mK) in seiner Start-

position (nach dem Einsetzen, vor der Implantation) mit dem unbearbeiteten Femur (Ausgangsfemur) 

wurden in Polyworks über die Funktion Abweichungen zu Referenzobjekten (Richtung: Kürzeste(r), ma-

ximaler Abstand: 4 mm, maximaler Winkel: 45°) identifiziert. Negative Werte (Abbildung 3.13) zeigen 

die Bereiche an, in denen sich Knochen und Implantat überschneiden. Im Folgenden wird diese Ermitt-

lung von Überschneidungen als Polyworks-Methodik bezeichnet. In Abaqus werden initiale Abstände 

(clearances) � zwischen den Kontaktflächen durch positive Werte der Variable COPEN (contact ope-

ning) (� > 0) und initiale Überschneidungen ℎ (penetration/overclosure) durch negative COPEN-Werte 

(� < 0) gekennzeichnet [166]. 
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Abbildung 3.13: Polyworks: Überschneidungen (negative Werte) zwischen dem Ausgangsim-

plantat mit Kragen und dem Ausgangsfemur. 

Um initiale Kontaktprobleme zwischen Knochen und Implantat zu vermeiden, wurden vier Herange-

hensweisen zum Umgang mit diesen großen initialen Überschneidungen untersucht. Initiale Über-

schneidungen wurden durch Anpassung der Sekundäroberfläche (1) unter reibungsfreien Bedingungen 

in einem vorangestellten statischen Schritt, (2) während des Analyseschritts (Funktion: Interference fit: 

Gradually remove slave node overclosure during the step) oder (3) dehnungsfrei (Funktion: Adjust only 

to remove overclosures) aufgelöst [175]. Anhand der Output-Variable STRAINFREE wurde im Initial-

schritt überprüft, an welchen Stellen die Sekundäroberfläche dehnungsfrei angepasst wurde. Da große 

Anpassungen jedoch zu einem verzerrten Netz führen können [176], wurde die Kavität des Femurs an 

den Abbildung 3.13 und an den durch COPEN ermittelten Stellen in Meshmixer unter Verwendung der 

Glättungs- und Modellierungsfunktionen (Smoothing und Sculpt entsprechend der Meshmixer-Metho-

dik), wie in Kapitel 3.1.4 beschrieben, vergrößert. Hieraus resultierte das verwendete Femurmodell 

Femur A.  
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3.3.3 Maßnahmen zur Senkung der Kraft 

Wie in Kapitel 3.2.2 beschrieben, wird die Reaktionskraft RF verwendet, um die für die in silico-Implan-

tation notwendige Kraft mit der experimentell ermittelten in vitro-Implantationskraft zu vergleichen. Auf 

die Ergebnisse muss an dieser Stelle vorgegriffen werden, um die Relevanz dieses Kapitels zu begrün-

den. Zum Zeitpunkt � = 160,5 � betrug die Implantationskraft der Simulation A1 �C,�9 = 26086,18 � und 

war damit rund vier Mal so hoch wie die experimentell ermittelte Implantationskraft (�C,7U¯ = 6588,34 �). 

Im Folgenden werden Ansätze und Maßnahmen beschrieben, welche mit dem Ziel der Kraftsenkung 

durchgeführt wurden und über die in Kapitel 3.3.2 beschriebenen Variationen hinausgehen. Dabei ist 

zu beachten, dass die Realitätsnähe der Geometrien, das linear-elastische Materialverhalten sowie das 

implizite Verfahren beibehalten werden sollten. Die Elementlöschung wurde ausgeschlossen.  

Um die Auswirkungen des Knochen-Implantat-Kontakts auf die Implantationskraft �C,�9 zu evaluieren, 

wurde die Kontaktspannung (contact stress CSTRESS) ausgewertet. CSTRESS umfasst den Kontakt-

druck � (contact pressure CPRESS) und die Scherspannungskomponenten '9 und '0 (frictional shear 

stress components CSHEAR1 und CSHEAR2) [177]. Die in Kapitel 2.2.1 beschriebene Kontaktinterak-

tion nach Gl. (2.18) wurde damit in Abaqus durch diese Knotenvariablen für jeden Knoten statt für die 

Gesamtfläche ausgegeben. Die während der Implantation auftretenden Kontaktkräfte wurden anhand 

des Kontaktdrucks qualitativ evaluiert [40]. Anhand der Contour-Plots der Variablen wurde verfolgt, 

wann welche Bereiche der Implantat- und der Kavitätoberfläche miteinander interagieren. 

Bei Simulation A1 beträgt der Kontaktdruck im lateralen Bereich der Kavität bei � = 100 � bereits bis zu 

� = 345,5 ��� (Abbildung 3.14). Diese hohe Lastübertragung vom Implantat auf den Knochen wurde 

als Hauptursache für die hohe Implantationskraft angenommen. Um diese Hypothese zu überprüfen, 

ohne die Femurgeometrie in dem relevanten proximalen Bereich zu stark zu verändern, wurde die Ka-

vität im distalen lateralen Bereich vergrößert. Hierfür wurden in Meshmixer Glättungs- und Modellie-

rungsalgorithmen entsprechend der Meshmixer-Methodik verwendet. Daraus resultierte das Femur B.  

 
Abbildung 3.14: Abaqus: Kontaktdruck � (CPRESS) in der lateralen Femurkavität bei Simulation 

A1 (� = 100 �). 
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Der Einfluss eines höheren Reibungskoeffizienten (# = 0,3 statt # = 0,1) sowie eines um 10 mm in +z-

Richtung versetzten Implantat-RP ((0 | 0 | 10) statt (0 | 0 | 0)) auf �C wurde bei Simulation B1 mit einem 

Dämpfungsfaktor von 0,01 untersucht. In Kontakt-Vorversuchen (Tabelle 3.10) wurde der Einfluss des 

Reibungskoeffizienten und des Dämpfungsfaktor auf �C untersucht. 

Tabelle 3.10: Vorversuche mit unterschiedlichen Kontakteinstellungen basierend auf Simula-

tion A1 mit dem Implantat-RP (0 | 0 | 10) und den FHGs in Tabelle 3.9). 

Kontakteigenschaft Kontakt-Vorversuch 

A1-1 

Kontakt-Vorversuch 

A1-2 

Kontakt-Vorversuch 

A1-3 

Reibungskoeffizient 0,01 0,1 0,1 

Dämpfungsfaktor 0,01 0,01 10-8 

In Anlehnung an Dakhili (2024) [35] wurden Interferenz-Vorversuche durchgeführt. Es wurden dafür 

zwei Modelle mit und ohne Interference Fit während des Analyseschritts anhand �C und der Gesamtver-

formung des Femurs verglichen. Dabei wurden während des Analyseschritts im Zeitverlauf größere In-

terferenzen von bis zu 0,3 mm erlaubt (Tabelle 3.11). Da initial keine Überschneidungen zwischen Im-

plantat und Knochen vorhanden waren, wurde die erlaubte Interferenz zu Beginn auf den sehr kleinen 

Wert von 0,001 mm eingestellt. Diese Interferenz-Vorversuche unterschieden sich von Simulation A1 in 

ihren FHGs (Tabelle 3.9), dem Implantat-RP (0 | 0 | 10), dem Reibungskoeffizienten (# = 0,01) und dem 

Dämpfungsfaktor (0,01). 

Tabelle 3.11: Amplitude des Interference Fits. 

Zeit t in s Erlaubte Interferenz in mm 

0 

160,6 

0,001 

0,3 

 

3.3.4 Ermitteln geometrischer Unterschiede zwischen den Modellen 

Die Erhaltung wesentlicher Merkmale der Implantatmodelle nach der Nachbearbeitung (Kapitel 3.1.4) 

wurde in der Software Bonemat überprüft, indem die Konturen der bearbeiteten und unbearbeiteten 

Oberflächenmodelle (Dateityp: stl; Kapitel 3.1.4) über das kalibrierte Schichtbild des Femurs (Dateityp: 

DICOM; 3.1.2) gelegt wurden. 

Die Quantifizierung der geometrischen Unterschiede zwischen den Femurmodellen, zwischen den Im-

plantatmodellen mit Kragen und zwischen jenen ohne Kragen (Kapitel 3.1.4 und 3.3.3) erfolgte mit Po-

lyworks. Um die proximalen Unterschiede zwischen dem Ausgangsfemur, Femur A und Femur B an-

hand der Toleranzbereiche ±2 mm und ±0,5 mm zu ermitteln, wurde die distale Hälfte des Femurs mit-

hilfe einer Schnittebene entfernt. Das Ignorieren der distalen Femurhälfte ist bei diesem Vergleich ver-

tretbar, da die Kavität in dem für die Analyse proximaler Frakturen weniger relevanten distalen Bereich 

stark vergrößert wurde, um Probleme während der FE-Simulation zu reduzieren (Kapitel 3.1.4). Das 

Ausgangsimplantat mit Kragen, Imp-mK A und Imp-mK B wurden unter denselben Toleranzeinstellun-

gen miteinander verglichen. Analog dazu erfolgte der Vergleich der Implantate ohne Kragen. Sowohl 
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bei den Implantatvergleichen als auch bei den Femurvergleichen wurde die maximale Abweichung auf 

5 mm festgelegt, wodurch potenzielle Abweichungen über 5 mm in der Berechnung nicht berücksichtigt 

wurden. Zudem wurden die Implantate mit und ohne Kragen (Ausgangsimplantat, A, B) miteinander 

verglichen. 

 



 

 

 

4 Ergebnisse 

4.1 Analyse der Verschiebungen und Rotationen 

Die Verläufe der GOM-Correlate-Verschiebungen sind mit einer maximalen Abweichung bei � = 160,5 � 

von 0,04 mm zwischen „Abstand Knochen-KOS zu Implantat-KOS in z-Richtung“ und „Abstand I2 zu I3 

in xyz-Richtung“ ähnlich (Abbildung 3.4, Abbildung 4.1). Dadurch werden die Werte der ermittelten Ver-

schiebungen belastbar. 

 

Abbildung 4.1: GOM Correlate: Vergleich der Methoden zur Bestimmung der Implantatverschie-

bung in z-Richtung mit dem Standardweg der Zwick-Prüfmaschine. 
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Die Punktverschiebungen in der x-, y- und z-Richtung der für die Einstellung der Randbedingungen 

gewählten Methode „Verschiebung I2“ sind in Abbildung 4.2 dargestellt. Zum Zeitpunkt � = 159,4 � ist 

in der GOM-Videoaufzeichnung eine mediale Fissur identifizierbar. Die Entstehung der Fraktur an dieser 

Stelle zum Zeitpunkt � = 160,6 �  ist durch den Sprung der Verschiebungen von dem Punkt 

(3,570 | -0,357 | 13,739) (� = 160,533 �) zu dem Punkt (3,557 | 0,305 | -14,564) (� = 160,667 �) identifi-

zierbar. Die Länge des Verschiebungsvektors +·⃗  vom Ursprung bis zum Punkt bei � = 160,533 � beträgt 

|+·⃗ | = ¹  3,570−0,357−13,739¡¹  mm = 14,200 mm 

Die durch die Zwick-Prüfmaschine vorgegebene Verschiebung beträgt zum Zeitpunkt � = 160,533 � 

-16,053 mm. Sie ist damit 16,842565 % (2,314 mm) höher als die „Verschiebung I2 in z-Richtung“ 

(-13,739 mm) und 13,049 % (1,853 mm) höher als |+·⃗ |. 

 

Abbildung 4.2: GOM Correlate: Vergleich der Methoden zur Bestimmung der Implantatverschie-

bung in x-, y- und z-Richtung. 
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Die in GOM Correlate ermittelten und für die Randbedingung in Abaqus verwendeten Implantat-

rotationen sind in Abbildung 4.3 ersichtlich. 

 
Abbildung 4.3: GOM Correlate: Implantatrotationen um die x-, y- und z-Achse. 

 

4.2 Einflussanalyse der Abaqus-Parameter 

Die Konvergenz wird in allen Simulationen erreicht, wobei hierfür bei den Simulationen A1 und A2 die 

maximale Versuchsanzahl je Inkrement sowie die maximale SDI-Anzahl je Inkrement erhöht werden 

mussten. 

 

4.2.1 Knochen-Implantat-Kontakt 

Durch die minimale Veränderung der Kavität von Femur A und dem darauf basierenden Femur B sind 

die Kavität- und Implantatoberfläche initial nicht mehr in Kontakt, wie die Überprüfung des initialen Kon-

taktdrucks zeigt (𝐶𝑃𝑅𝐸𝑆𝑆 = 0). Dass in Abaqus die Sekundäroberfläche initial an keiner Stelle um mehr 

als 2,22⋅10-16 mm angepasst wird (Variable STRAINFREE), bestätigt dies. Die Auswertung der Kontakt-

stabilisierung zur Verhinderung der Starrkörperbewegung bei den Simulationen A1, A2, B1 und B2 

ergibt 
𝐴𝐿𝐿𝑆𝐷𝐴𝐿𝐿𝑆𝐸 < 0,07 %. Ein um den Faktor 10-6 geringerer Dämpfungsfaktor führt zu einem etwa um den 

Faktor 10-6 geringeren Energieverhältnis, wie Vorversuche zeigen (Abbildung 4.4). Diese Versuche er-

geben auch eine stärkere Gesamtverformung des Femurs bei Verwendung eines höheren Reibungsko-

effizienten 𝜇. Die Gesamtverformung des Femurs bei unterschiedlichen Einstellungen wird anhand der 
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Femurbewegung (Variable U) quantifiziert und ist bei allen Versuchen, sofern im Folgenden nicht explizit 

anders genannt, am Trochanter major am größten. 

 Ausgangsform 

von Femur A 

Kontakt-Vorver-

such A1-1 

Kontakt-Vorver-

such A1-2 

Kontakt-Vorver-

such A1-3 𝝁  0,01 0,1 0,1 

Dämpfungs-

faktor 
 0,01 0,01 10-8 

𝑨𝑳𝑳𝑺𝑫𝑨𝑳𝑳𝑺𝑬   5,36 % 4,73 % 4,75⋅10-6 % 𝑭𝑰   12099,30 N 12356,06 N 12356,02 N 𝑼𝒎𝒂𝒙   17,13 mm 23,81 mm 23,80 mm 

     

Abbildung 4.4: Abaqus: Gesamtverformung des Femurs A abhängig von Kontakteinstellungen 

( 𝑡 = 160,5 𝑠 , U1 frei, U2 = 0, U3 = 1, UR1 frei, UR2 frei, UR3 = 1, Imp-RP 

(0 | 0 | 10), Imp-mK A). 

Wie in Abbildung 4.5 ersichtlich, führt eine Interferenz zwischen den Geometrien von bis zu 0,3 mm 

während des Analyseschritts zu keiner starken Veränderung der Implantationskraft und Gesamtverfor-

mung des Femurs gegenüber dem Modell ohne Interferenz. Die größte Bewegung zeigt sich anterome-

dial an der Resektionsebene (6,06 mm). 
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 Ausgangsform 

von Femur A 

Vorversuch 

ohne Interferenz 

Vorversuch 

mit Interferenz 

(ansteigend auf 0,3 mm 

bei 𝑡 = 160,6 𝑠) 𝑭𝑰  20967,54 N 20959,86 N 𝑼𝒎𝒂𝒙  6,06 mm 6,06 mm 

    

Abbildung 4.5: Abaqus: Gesamtverformung des Femurs A abhängig von der Interferenz (𝑡 =160,5 𝑠, U1 frei, U2 = 0, U3 = 1, UR1 = UR2 = 0, UR3 = 1, Imp-RP (0 | 0 | 10), 𝜇 = 0,01, Dämpfungsfaktor = 0,01, Imp-mK A). 

Bei einem Reibungskoeffizienten 𝜇 = 0,3 ist eine um 34,76 % höhere Kraft für die Einbringung des Im-

plantats notwendig als bei 𝜇 = 0,1 (Tabelle 4.1).  

Tabelle 4.1: Vergleich der Vorversuche bezüglich der Implantationskraft 𝐹𝐼 (𝑡 = 160,5 𝑠). 

 Vorversuch B1-1 Vorversuch B1-2 Vorversuch B1-3 𝝁 0,1 0,1 0,3 

Dämpfungsfaktor 0,01 0,01 0,01 

Implantat-RP (0 | 0 | 10) (0 | 0 | 0) (0 | 0 | 0) 𝑨𝑳𝑳𝑺𝑫𝑨𝑳𝑳𝑺𝑬  2,81 % 2,81 % 2,32 % 𝑭𝑰 17181,12 N 17183,26 N 23155,61 N 

      
      
      
      

 2    

      
      
     
     
     
     
     
     

Be egung
  in   

z 
    

 
    

 
  2 



4 Ergebnisse  64 

 

4.2.2 Nebenbedingungen und Randbedingungen 

Abbildung 4.6 zeigt, dass sich �C nicht nennenswert ändert, wenn der Implantat-RP um 10 mm in +z-

Richtung versetzt ist (Tabelle 4.1). Maximal unterscheiden sich die Kräfte �C während des gesamten 

Zeitraums um 3,42 N bei A1, um 3,17 N bei A2, um 9,40 N bei B1 und um 9,48 N bei B2.  

 

Abbildung 4.6: Abaqus: Implantationskraft-Zeit-Diagramm für unterschiedliche Referenzpunkte 

der vier Simulationen. 

Die Sperrung aller Implantatbewegungen außer der in z-Richtung (U3) vorgegebenen führt dazu, dass 

sich das Femur an keiner Stelle um mehr als 3 mm verformt (Abbildung 4.7). Wenn die Bewegung des 

Implantats ausschließlich in U3-Richtung eingeschränkt wird (U3 = 0), zeigt sich die stärkste Ge-

samtverformung des Femurs. Im Bereich des Trochanters major bewegt sich das Femur dadurch um 

bis zu 34,43 mm. Die Bewegung ist damit mehr als 10-mal so groß wie die des FHG-Vorversuchs A1-

1. Auch bei einer zusätzlichen Einschränkung der Implantatbewegung in y-Richtung (U2 = 0) verformt 

sich das Femur weiterhin stark um bis zu 28,92 mm. 
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Freiheits-

grade 

Ausgangsform 

von Femur A 

FHG-Vorversuch 

A1-4 

FHG-Vorversuch 

A1-5 

FHG-Vorversuch 

A1-6 

U1 (x)  0 frei frei 

U2 (y)  0 0 frei 

U3 (z)  1 1 1 

UR1 (x)  0 frei frei 

UR2 (y)  0 frei frei 

UR3 (z)  0 frei frei 𝑼𝒎𝒂𝒙  3,29 mm 

anteromedial an 

Resektionsebene 

24,97 mm 32,08 mm 

     

Abbildung 4.7: Vergleich der Gesamtverformung des Femurs abhängig von FHGs (𝑡 = 160,5 𝑠, 

Imp-RP (0 | 0 | 10), 𝜇 = 0,1, keine künstliche Dämpfung). 
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4.3 Analyse der Geometrieveränderung zur Senkung der 

Implantationskraft 

Femur A und Femur B sind im Mittel 0,05 mm bzw. 0,16 mm kleiner als das Ausgangsfemur (Tabelle 

4.2, Abbildung 4.8b, c). Alle Unterschiede zwischen den drei Femora liegen dabei im Bereich von 

±2 mm. Während 67,9 % des Femurs B kleiner als das Ausgangsfemur sind, ist dies nur bei 54,3 % des 

Femurs A der Fall. Die Vergrößerung der Kavität zeigt sich entsprechend auch bei dem Vergleich zwi-

schen Femur A und Femur B in Abbildung 4.8a (mittlere Abweichung: 0,123 mm). 74,8 % von Femur B 

sind bis zu 2 mm kleiner als Femur A. 5,4 % des Femurs A (Abbildung 4.8b) und 13,4 % des Femurs B 

(Abbildung 4.8c) unterscheiden sich um mehr als ±0,5 mm vom Ausgangsfemur.  

Tabelle 4.2: Vergleich zwischen dem unbearbeiteten Femur (Ausgangsfemur) (direkt nach 

Segmentierung, ohne Oberflächenbearbeitung), dem in den Simulationen A und 

dem in den Simulationen B verwendeten Femur (ca. proximale Hälfte). 

Referenzobjekt Vergleichs- 

objekt 

Mittlere 

Abw. 

Abw. zw. 

-2 mm und 0 mm 

Abw. zw. 

0 mm und +2 mm 

Abw. größer 

als ±0,5 mm 

Femur B Femur A 0,130 mm 25,2 % 74,8 % 6,4 % 

Ausgangsfemur Femur A -0,053 mm 54,3 % 45,7 % 5,4 % 

Ausgangsfemur Femur B -0,160 mm 67,9 % 32,1 % 13,4 % 

 

 

Abbildung 4.8: Polyworks: Vergleiche der Femora: Negative Werte: Referenzobjekt ist größer 

als Vergleichsobjekt (d. h. Kavität ist kleiner) und vice versa. 

Im Vergleich zum Ausgangsimplantat mit Kragen (Ausgangsimplantat-mK) wurde das Imp-mK B stärker 

als das Imp-mK A verändert. Dies ist an dem prozentual höheren Anteil der Abweichungen über 

±0,5 mm und an der höheren mittleren Abweichung erkennbar (Tabelle 4.3). Aus Tabelle 4.3 und Abbil-

dung 4.9 ist ersichtlich, dass die Implantate der Simulationen B im Mittel kleiner (positive Werte) als die 

der Simulationen A sind. Wird der Kragen, d. h. der Unterschied von 10,9 % zwischen 
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Ausgangsimplantat-oK und Ausgangsimplantat-mK, nicht berücksichtigt, so unterscheiden sich 0,6 % 

der Oberflächen der bearbeiteten Implantate mit und ohne Kragen um mehr als ±0,5 mm. 

Tabelle 4.3: Vergleich zwischen den unbearbeiteten Implantaten (Ausgangsimplantate) und 

den Implantaten mit Kragen (-mK) und ohne Kragen (-oK). 

Referenzobjekt Vergleichsobjekt Mittlere 

Abweichung 

Abweichung 

größer als ±0,5 mm 

Imp-mK B Imp-mK A +0,026 mm 0,4 % 

Ausgangsimplantat-mK Imp-mK A -0,008 mm 0,9 % 

Ausgangsimplantat-mK Imp-mK B -0,021 mm 1,2 % 

Imp-oK B Imp-oK A +0,024 mm 0,6 % 

Ausgangsimplantat-oK Imp-oK A +0,022 mm 2,8 % 

Ausgangsimplantat-oK Imp-oK B +0,013 mm 1,7 % 

Ausgangsimplantat-oK Ausgangsimplantat-mK +0,420 mm 10,9 % 

Imp-oK A Imp-mK A +0,427 mm 11,5 % 

Imp-oK B Imp-mK B +0,402 mm 11,5 % 

 

 

Abbildung 4.9: Polyworks: Vergleich der Implantate: a+b Imp-mK B – Imp-mK A; c+d Imp-oK B 

– Imp-oK A. Positive Werte: Vergleichsobjekt (A) ist größer als Referenzobjekt 

(B) und vice versa. 
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Der mediale Bereich unterhalb des Kragens bei Imp-mK B ist nahezu identisch zu dem bei Ausgangsi-

mplantat-mK. Imp-mK A weist in diesem Bereich eine in Abbildung 4.10 ersichtliche stärkere Rundung 

auf. Da die Glättung der proximalen Rillen bei den Implantaten der Simulationen B weniger stark ist, 

bleibt dieses Schaftmerkmal nur bei Imp-oK B und Imp-mK B erhalten (Abbildung 4.10, Abbildung 

4.11a), wie die Betrachtung der Geometriekonturen in Bonemat zeigt. Der proximale trapezförmige 

Schaftquerschnitt (Abbildung 4.11a) und der distale rechteckige Querschnitt (Abbildung 4.11b) [81] blie-

ben bei allen Implantaten erhalten. Durch die Vereinfachung der Geometrien war für die hinreichend 

genaue Diskretisierung ein weniger feines Netz ausreichend. 

 

Abbildung 4.10: Bonemat: Vergleich der Implantate mit Kragen: Bei Imp-mK B (lila) ist der kra-

gennahe mediale Bereich näher an der realen Ausgangsgeometrie des Implan-

tats mit Kragen (blau) als bei Imp-mK A (gelb). 

 

Abbildung 4.11: Bonemat: Vergleich der Implantate mit Kragen: a Proximaler trapezförmiger 

Querschnitt und b distaler rechteckiger Querschnitt mit Schaftrillen.  
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Zum Zeitpunkt � = 160,5 � zeigt sich bei allen Simulationen eine inhomogene Kontaktfläche (Kontakt-

druck º�
_»» > 0 in Abbildung 4.12) mit Kontaktdruckkonzentrationen hauptsächlich im proximalen 

medialen Bereich (lila Pfeile in Abbildung 4.12 und Abbildung 4.13) und am Kalkar (grüne Pfeile in Ab-

bildung 4.12 und Abbildung 4.13).  

 

Abbildung 4.12: Abaqus: Kontaktfläche in der Femurkavität (grau) (ventrale Femurhälfte, Schnitt 

entlang der x-z-Ebene) (� = 160,5 �). 
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Abbildung 4.13: Abaqus: Kontaktdruck in der Femurkavität (ventrale Femurhälfte, Schnitt entlang 

der x-z-Ebene) (� = 160,5 �). 
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In Abbildung 4.14 ist erkennbar, dass im proximalen medialen Bereich kein Implantat-Femur-Kontakt 

besteht. 

 

Abbildung 4.14: Abaqus: Abstand zwischen dem Implantat und dem Femur (blau) im proximalen 

medialen Bereich bei Simulation A1 (ventrale Femurhälfte, Schnitt entlang der x-

z-Ebene) (� = 160,5 �). 

In den Simulationen A1 und B1 tritt der Kragen mit dem Knochen bei � = 124 � in Kontakt. Ab � = 135 � 

befindet sich der Ort des maximalen Kontaktdrucks nicht mehr in der Kavität, sondern am Kalkar an der 

in Abbildung 4.15 markierten Stelle. Die Kragen-Kalkar-Kontaktfläche bleibt sowohl bei A1 als auch B1 

bis zum Endzeitpunkt inhomogen (Abbildung 4.16). Zum Zeitpunkt � = 152 � sind die Implantate voll-

ständig in die Kavität eingebracht, werden jedoch bis zum Frakturzeitpunkt � = 160,5 � weiter verscho-

ben (Tabelle E.1). 

 

Abbildung 4.15: Abaqus: Kontaktdruck � zum Zeitpunkt � = 135 � an der Kragen-Kalkar-Berüh-

rungsfläche bei den Simulationen A1 und B1. 
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Abbildung 4.16: Abaqus: Kontaktdruck 𝑃 an der Kragen-Kalkar-Berührungsfläche bei den Simu-

lationen A1 und B1. 

 

Die Geometrieveränderungen führen zu unterschiedlich hohen Implantationskräften (Tabelle 4.4, Abbil-

dung 4.17). Nach der Fraktur bei 𝑡 = 160,5 𝑠 fällt 𝐹𝐼,𝑒𝑥𝑝 ab, weshalb im Folgenden stets die Kräfte zum 

Zeitpunkt 𝑡 = 160,5 𝑠 betrachtet werden. Simulation A1 weist die höchste 𝐹𝐼 auf, die ungefähr vier-mal 

so hoch wie die Implantationskraft des in vitro-Versuchs 𝐹𝐼,𝑒𝑥𝑝 ist. 𝐹𝐼,𝐵2 ist hingegen nur 13,6 % höher 

als 𝐹𝐼,𝑒𝑥𝑝. 

Tabelle 4.4: Vergleich der Implantationskraft 𝐹𝐼 zwischen dem in vitro-Versuch und den Simu-

lationen zu fünf Zeitpunkten.  

 𝒕 = 𝟖𝟎 𝒔 𝒕 = 𝟏𝟐𝟎 𝒔 𝒕 = 𝟏𝟓𝟓 𝒔 𝒕 = 𝟏𝟔𝟎, 𝟓 𝒔 𝒕 = 𝟏𝟔𝟎, 𝟔 𝒔 𝑭𝑰,𝒆𝒙𝒑 708,54 N 2066,77 N 6535,24 N 6588,34 N 6573,62 N 𝑭𝑰,𝑨𝟏 1666,20 N 8049,97 N 21930,60 N 26090,64 N 26424,22 N 𝑭𝑰,𝑨𝟐 1498,13 N 7621,06 N 15125,40 N 16624,47 N 16744,87 N 𝑭𝑰,𝑩𝟏 325,77 N 2879,15 N 13979,86 N 17182,42 N 17462,09 N 𝑭𝑰,𝑩𝟐 329,69 N 2684,30 N 6657,71 N 7484,16 N 7551,29 N 
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Abbildung 4.17: Abaqus und GOM: Implantationskraft-Zeit-Kurven der experimentellen Untersu-

chung und der Simulationen (� = 160,5 �). 

Durch die Implantation wird bei allen Simulationen das Femur in superior-inferiore Richtung gestaucht 

und in der x-z-Ebene nach medial gebogen (Abbildung 4.18). Die Wahl der Geometrien beeinflusst, wie 

stark sich das Femur infolge der Belastung biegt. Abbildung 4.19 zeigt, dass sich das Femur bei B1 und 

B2 stärker verformt als bei A1 und A2 sowie bei Implantaten mit Kragen stärker als bei Implantaten ohne 

Kragen. 
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Abbildung 4.18: Abaqus: Gesamtverformung des Femurs A bei Simulation A1. 

 

 
Ausgangs- 

femur A 
Simulation A1 Simulation A2 Simulation B1 Simulation B2 

 

      𝑼𝒎𝒂𝒙  5,99 mm 5,88 mm 6,45 mm 6,62 mm 

Abbildung 4.19: Abaqus: Gesamtverformung der Femora in den Simulationen (𝑡 = 160,5 𝑠). 
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4.4 Analyse der proximalen Dehnungen 

Die GOM-Videoaufzeichnungen zeigen, dass bis ungefähr � = 152 � das Implantat mit 0,1 
��

v
  in die 

Kavität eingedrückt wurde. Danach wurde das Femur mit dem Implantat unter der Last der Zwick-Prüf-

maschine in -y-Richtung abgelenkt (lila Pfeil in Abbildung 3.2). 

Die Betrachtung der proximalen Knochenverformungen durch die kortikalen Oberflächendehnungen in 

Tangentialrichtung (%K) ist anhand Abbildung 4.20 und Abbildung 4.21 nachvollziehbar. Während das 

Implantat in die Kavität eingedrückt wurde (bis ca. � = 152 �) treten sowohl in dem in vitro-Versuch als 

auch in den Simulationen medial hauptsächlich Stauchungen (%K < 0) auf. In den Simulationen verstär-

ken sich diese bis zum Endzeitpunkt (� = 160,5 �) weiter. In der GOM-Messung zeigt sich auf der Höhe 

des Trochanters minor ebenfalls eine ansteigende Stauchung. In Kalkarnähe werden bei der GOM-

Messung hingegen ab � = 154 � ansteigende positive Dehnungen (%K > 0) gemessen (in Abbildung 

4.20 rot eingefärbt, Abbildung 4.22). Über den gesamten Zeitraum hinweg ist in allen Fällen bei Betrach-

tung der Gesamtfläche (weiße Markierung in Abbildung 4.20) der Bereich der minimalen Dehnung (d. h. 

der stärksten Stauchung) ähnlich. Dieser befindet sich auf der Höhe des Trochanters minor. In den 

Simulationen ist außerhalb der durch GOM Correlate definierten Gesamtfläche eine noch stärkere Stau-

chung anteromedial sowie am Kalkar erkennbar (dunkelblaue Bereiche in Abbildung 4.20). 
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Abbildung 4.20: GOM Correlate und Abaqus: Proximale mediale Oberflächendehnungen %K 

(LE22) in Tangentialrichtung des in vitro-Versuchs und der Simulationen. Grau 

gekennzeichnete Bereiche weisen Dehnungen %K > 0,5 % auf. 
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Abbildung 4.21: GOM Correlate und Abaqus: Zeitliche Verläufe der gemittelten proximalen me-

dialen Oberflächendehnungen %K (LE22, Tangentialdehnungen) in der Gesamt-

fläche. 

 

Abbildung 4.22: GOM Correlate und Abaqus: Zeitliche Verläufe der gemittelten proximalen me-

dialen Oberflächendehnungen %K (LE22, Tangentialdehnungen) in der Teilfläche. 
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In der in vitro-Untersuchung treten während des gesamten Zeitraums in axialer Richtung Stauchungen 

(%~ < 0) auf, wie in Abbildung 4.23 und Abbildung 4.24 ersichtlich. In den Simulationen A1 und B1 treten 

hingegen in der Gesamtfläche (Abbildung 4.24) bis ��9 = 147 � bzw. �=9 = 156 � positive Dehnungen 

(%~ > 0) auf. B2 weist zu keinem Zeitpunkt Stauchungen auf. Bei Simulation A2 zeigt sich hingegen ab 

��0 = 139 � eine geringe Stauchung in der Teilfläche von bis zu %~ = −0,0078 % bei ��0 = 160,5 � (Ab-

bildung 4.25). Die höchsten Dehnungen treten sowohl in vitro als auch in silico leicht anteromedial auf 

Höhe des Trochanters minor auf (rote Pfeile in Abbildung 4.23). Während %~ in vitro an dieser Stelle 

Nahe 0 % ist, sind in den Simulationen %~ von ca. 0,5 % bis 2 % erkennbar. 
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Abbildung 4.23: GOM Correlate und Abaqus: Proximale mediale Oberflächendehnungen %~ 

(LE33) in Axialrichtung der in vitro-Untersuchung und der Simulationen. 

 



4 Ergebnisse  80 

 

 

Abbildung 4.24: GOM Correlate und Abaqus: Zeitliche Verläufe der gemittelten proximalen me-

dialen Oberflächendehnungen %~ (LE33, Axialdehnungen) in der Gesamtfläche. 

 

Abbildung 4.25: GOM Correlate und Abaqus: Zeitliche Verläufe der gemittelten proximalen me-

dialen Oberflächendehnungen %~ (LE33, Axialdehnungen) in der Teilfläche. 
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Die Dehnungen in der Kavität sind von den zuvor betrachteten Dehnungen an der Femuroberfläche zu 

unterscheiden. In der proximalen Femurkavität treten bei allen Simulationen zum Zeitpunkt � = 160,5 � 

in der Transversalebene Dehnungen auf. Medial sind diese in radialer Richtung (hier: x-Achse) > 0 

(graue Pfeile in Abbildung 4.26) und entlang der Ringachse (hier: y-Achse) < 0 (graue Pfeile in Abbil-

dung 4.27). Analog sind die anterior und posterior auftretenden Dehnungen entlang der Ringachse (hier: 

x-Achse) tendenziell > 0 (rote Pfeile in Abbildung 4.26) und in radialer Richtung (hier: y-Achse) < 0 

(blaue Pfeile in Abbildung 4.27). Die axialen Stauchungen (%~ < 0) sind in der Kavität (graue Pfeile in 

Abbildung 4.28) höher als an der Knochenoberfläche. Zudem treten bei den Simulationen A1 und B1 

an der Kalkar-Kragen-Kontaktfläche und in der kalkarnahen Kavität Stauchungen auf (lila Pfeile in Ab-

bildung 4.28). 



4 Ergebnisse  82 

 

 

Abbildung 4.26: Abaqus: Dehnungen in x-Richtung (� = 160,5 �) der vier Simulationen proximal 

(links) und ventrale Femurhälfte im Schnitt (rechts). 
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Abbildung 4.27: Abaqus: Dehnungen in y-Richtung (� = 160,5 �) der vier Simulationen proximal 

(links) und ventrale Femurhälfte im Schnitt (rechts). 
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Abbildung 4.28: Abaqus: Dehnungen in z-Richtung (axial) (� = 160,5 �) der vier Simulationen 

proximal (links) und ventrale Femurhälfte im Schnitt (rechts). 



 

 

 

5 Diskussion 

5.1 Analyse des Simulationsaufbaus 

Da sich die Implantatgeometrien (Imp-mK A und B, Imp-oK A und B) unterschieden, führt eine Abaqus-

interne initiale Auflösung von Überschneidungen (Methoden (1), (2) und (3)) zu variierenden Anpassun-

gen der Femurkavitäten (Sekundäroberfläche) und zu einer unterschiedlich starken Netzverzerrung 

[176]. Zudem kann die Auflösung von Überschneidungen zu unerwünschten Spannungen und Dehnun-

gen im Knochenmodell führen. Um die Simulation unabhängig von diesen Abaqus-internen Oberflä-

chenveränderungen und den daraus induzierten Beanspruchungen aufzubauen und dennoch initiale 

Überschneidungen zu verhindern, wurde im Rahmen dieser Arbeit die Femurkavität vor der Vernetzung 

in Meshmixer angepasst. Diese Methodik wird daher für den Aufbau weiterer Simulationen empfohlen. 

Wenn in weiterführenden Arbeiten große initiale Überschneidungen aufgelöst werden sollen, ohne die 

Femurgeometrie vor der Vernetzung anzupassen, sollte dies in einem vorangestellten statischen Schritt 

unter reibungsfreien Umständen (1) oder dehnungsfrei (3) durchgeführt werden. Die Auflösung der In-

terferenzen während des Analyseschritts (2) sollte vermieden werden, da die Belastung nicht aufgelös-

ter Überschneidungen zu einem nicht-physikalischem Verhalten sowie zur Beeinflussung der Über-

schneidungsauflösung führen kann [175]. 

Durch Abaqus-unabhängige Anpassung der Geometrien waren die Oberflächen im Initialschritt nicht 

mehr in Kontakt (Kapitel 4.2.1), weshalb der Kontakt durch Anpassung des Dämpfungskoeffizienten 

stabilisiert wurde. Die Kontaktstabilisierung verhinderte die Starrkörperbewegung bevor die Bewegung 

durch Kontakt der Oberflächen und durch Reibung verhindert wurde [168]. Kontakt-Vorversuche zeig-

ten, dass der Stabilisierungsparameter 
�EE±¼

�EE±�
 proportional zu einem steigenden Dämpfungsfaktor steigt 

(Abbildung 4.4). Als Resultat aus diesen Kontakt-Vorversuchen (Abbildung 4.4) wurde der Dämpfungs-

faktor zur Kontaktstabilisierung auf 0,001 reduziert. Damit war die abgeleitete Stabilisierungsenergie 

ALLSD nahe null und damit wesentlich kleiner als die reale, gesamte Dehnungsenergie ALLSE [108]. 

Die ausreichend geringe Kontaktstabilisierung zeigte sich darin, dass der für 
�EE±¼

�EE±�
 empfohlene Grenz-

wert von 5 % bei allen Simulationen weit unterschritten wurde. Die eingebrachte künstliche Stabilisie-

rung wird daher als gering genug eingeschätzt, um die Oberflächen in Kontakt zu bringen ohne nicht-

physikalisches Verhalten hervorzurufen [169, 178]. 

Während bei der Verwendung von finitem Gleiten sowohl bei surface-to-surface-Kontakt als auch bei 

General Contact durch die pressure-overclosure-Einstellung „hard“ bei Abaqus/Standard per default 

penalty als constraint enforcement-Methode [122] verwendet wird, ist bei Abaqus/Explicit bei Kontakt-

paaren per default die kinematic contact enforcement-Methode und bei General Contact die penalty 

contact enforcement-Methode eingestellt [179]. Für die Einordnung und den Vergleich durchgeführter 
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Studien sowie vorheriger Arbeiten am Institut für Biomechanik müssen, sofern bekannt, die verwende-

ten Einstellungen sowie Unterschiede, die sich aus impliziten und expliziten Lösungsverfahren ergeben, 

berücksichtigt werden. 

Das Femur wurde bei der in vitro-Untersuchung in -y-Richtung abgelenkt, während das Implantat durch 

die Zwick-Prüfmaschine entlang einer vorgegebenen Achse verschoben wurde (lila Pfeil in Abbildung 

3.2). Um dies zu berücksichtigen und so den realen Implantationsweg abzubilden, wurde statt der Zwick-

Verschiebung die Implantatbewegung anhand der Punktverschiebung definiert (Kapitel 4.1, Abbildung 

4.1, Abbildung 4.2, Abbildung 4.3). Durch die Auswertung unterschiedlicher Randbedingungen in Vor-

versuchen hinsichtlich der Gesamtverformung des Femurs ®�:U (Tabelle 3.9, Abbildung 4.4, Abbildung 

4.5, Abbildung 4.7) sowie durch die Verschiebungs- und Rotationsbestimmungen in GOM Correlate 

(Kapitel 4.1, Abbildung 4.1, Abbildung 4.2, Abbildung 4.3) wurden die FHGs der Simulationen A1, A2, 

B1 und B2 gewählt. Um die eingeschränkte Selbstpositionierung des Implantats in der Kavität zu er-

möglichen [36], waren die Rotationen um die x- und y-Achse frei. Hierdurch wurde eine geringere Ge-

samtverformung des Femurs erreicht. 

Die Definition des Implantat-Referenzpunkts an der distalen Implantatspitze, wie von Ovesy et al. (2023) 

angewandt, eröffnet in weiterführenden Studien die Möglichkeit, ausschließlich die Implantatverschie-

bung in -z-Richtung einzuschränken und so die Selbstpositionierung des Implantats in der Kavität ab-

hängig von der Knochengeometrie und -dichte zu ermöglichen. Dabei würde jedoch eine exakt axiale 

Verschiebung angenommen werden, die nicht der Realität entspricht. Die im Rahmen dieser Arbeit de-

finierten Randbedingungen werden deshalb für die Implantatbewegung als realitätsnähere Methode 

eingeschätzt. 

 

5.2 Berechnete Implantationskraft und Einflussanalyse 

Um den Implantatschaft in den Markraum des Knochens zu pressen und so die initiale mechanische 

Stabilität zu erreichen, muss eine große Kraft entlang der Achse des Femurs auf die Prothese ausgeübt 

werden [27, 33, 36]. In den FE-Simulationen wurden dabei bis zu vier-mal höhere Werte als in vitro 

ermittelt (Kapitel 4.3). Die in vitro-Implantationskraft von �C,7U¯ = 6588,34 � lag zwischen den von Elias 

et al. (2000) gemessenen Kräften von 1900 N bis 9550 N bei der konstanten Implantateinbringung [27]. 

Im Folgenden werden die evaluierten Einflussfaktoren diskutiert und Ansätze für weiterführende Studien 

vorgestellt. 

 

5.2.1 Unterschiede zwischen den verwendeten Geometrien 

Der proximale Bereich ist bei den Corail-Schäften besonders relevant für die Lastübertragung [40, 73]. 

Aufgrund dessen war es möglich, die distale Kavität zu verändern (Kapitel 3.1.4 und 3.3.3) und dennoch 

die proximale Knochenbeanspruchung auswerten zu können [39]. Da bei der Simulation durch die 
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Anpassung der Kavität keine initialen Überschneidungen vorhanden waren, können initiale Kontakt- 

probleme sowie initialer Kontaktdruck als Einflussfaktoren auf die Implantationskraft ausgeschlossen 

werden (Kapitel 4.2.1). 

Bezogen auf die Unterschiede zwischen den Oberflächen der verwendeten Geometrien ist zu berück-

sichtigen, dass für den Vergleich die proximale Hälfte der Femora verwendet wurde und dass sich diese 

Unterschiede nicht isoliert auf die Kavität beziehen, sondern auf die gesamte Oberfläche. Ein Ziel der 

Arbeit war es, Femur- und Implantatmodelle zu erstellen, welche die Realität möglichst genau abbilden. 

Da die Unterschiede zwischen Ausgangsfemur und Femur A bzw. Femur B im Mittel -0,05 mm bzw. 

-0,16 mm betragen, über die komplette Oberfläche hinweg ≤2 mm sind und sich davon nur 5,4 % bzw. 

13,4 % um mehr als 0,5 mm unterscheiden, wird die Abbildung der realen Femurgeometrie als hinrei-

chend genau beurteilt. Damit entspricht auch das durch die vergrößerte Kavität charakterisierte Femur B 

durch die geringe mittlere Abweichung von -0,16 mm (Tabelle 4.2) weiterhin der Anforderung der reali-

tätsnahen Abbildung der Knochengeometrie. 

Trotz der marginalen Unterschiede zwischen Femur A und B (93,6 % der Oberflächen unterschieden 

sich um weniger als ±0,5 mm, Tabelle 4.2) und den Implantaten (99,6 % der Imp-mK-Oberflächen und 

99,4 % der Imp-oK-Oberflächen unterscheiden sich um weniger als ±0,5 mm, Tabelle 4.3) zeigen sich 

große Unterschiede in den ermittelten Implantationskräften der Simulationen (Tabelle 4.4, Abbildung 

4.17). Durch die Geometrieveränderungen reduziert sich die Implantationskraft bei den Implantaten mit 

Kragen um 34,14 % (von �C,�9 = 26090,64 � auf �C,=9 = 17182,42 �) und bei den Implantaten ohne Kra-

gen um 54,98 % (von �C,�0 = 16624,47 � auf �C,=0 = 7484,16 �) (bei � = 160,5 �).  

Bis � = 120 � ist diese Kraftreduktion bei den Imp-mK (64,23 %) und den Imp-oK (64,78 %) ähnlich. 

Dass die Kraftreduktion bei den Imp-mK in den folgenden 40,5 � geringer als bei den Imp-oK ist, wird 

darauf zurückgeführt, dass sich die mediale Schaftgeometrie an der Kragenunterseite von Imp-mK A 

und Imp-mK B unterscheidet (Abbildung 4.10). Diese im Verhältnis zur Implantatoberfläche kleine Ver-

änderung hat jedoch einen großen Einfluss auf die Endphase der simulierten Implantation. Damit zeigt 

sich, dass die geringe Geometrieveränderung einen großen und nicht zu vernachlässigenden Einfluss 

auf die ermittelte Implantationskraft hat.  

Imp-mK A und Imp-oK A sind im distalen lateralen Schaftbereich bis zu 0,593 mm größer als Imp-mK B 

und Imp-oK B (Abbildung 4.9). In dem entsprechenden Bereich in der Kavität ist bei den Simulatio-

nen A1 und A2 ein höherer Kontaktdruck (� > 150 ���) und eine stärkere radiale Druckdehnung (Stau-

chung) nach lateral (%U < 0) erkennbar (orange Pfeile in Abbildung 4.13 und Abbildung 4.26). In diesen 

beiden Simulationen wird der Kontaktdruck darüber hinaus an mehr Stellen und großflächiger vom Im-

plantat auf die Femurkavität übertragen (Abbildung 4.12). Die Beobachtung, dass bei einem höherem 

Kontaktdruck � in der Kavität eine höhere Implantationskraft notwendig ist und auf einen stärkeren 

Press-Fit hindeutet, wird durch die Ausführungen in Kapitel 2.2 (insb. Gl. (2.15), (2.16)) gestützt. Ein 

direkter Zusammenhang zwischen der Gesamtverformung des Femurs (Abbildung 4.19) und �C (Tabelle 

4.4, Abbildung 4.17) konnte nicht nachgewiesen werden. Der Kontaktdruck wird in Kapitel 5.2.3 genauer 

betrachtet. Die Kraft zum Frakturzeitpunkt ist bei den Implantaten mit Kragen höher als bei jenen ohne 

Kragen ( �C,�9 = 1,57 ⋅ �C,�0 , �C,=9 = 2,30 ⋅ �C,=0 ). Wie in dem Kraft-Zeit-Diagramm (Abbildung 4.17) 
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ersichtlich, treten zwischen �C,�9  und �C,�0  erst ab � = 130 � und zwischen �C,=9  und �C,=0  ab � = 124 � 

Unterschiede von über 10 % auf. Hieraus resultieren drei wesentliche Schlussfolgerungen: 

(1) Die Schäfte von Imp-mK A und Imp-oK A sowie von Imp-mK B und Imp-oK B sind so ähnlich, 

dass vor dem Kalkar-Kragen-Kontakt keine nennenswerten Unterschiede in den Kraftverläufen 

bestehen (Abbildung 4.16). Dies bestätigt die in Polyworks identifizierten geringen Unterschiede 

zwischen den Geometrien (Tabelle 4.3). 

(2) Ab � = 124 � sind bei den Simulationen A1 und B1 der Kragen und der Kalkar in Kontakt (Ab-

bildung 4.16). Daraus wird ersichtlich, dass die Kräfte in den Simulationen mit Implantaten mit 

Kragen erst dann ansteigen, wenn der Implantatkragen das Femur berührt. Da in den Simulati-

onen keine Versagenskriterien definiert wurden, wird auch die in vitro visuell ermittelbare Fissur 

bei � = 159,4 � in silico nicht abgebildet. Der genaue Zeitpunkt der Rissentstehung kann auf-

grund der geringen GOM-Abtastrate von 15 Hz nicht ermittelt werden. Es ist wahrscheinlich, 

dass bereits zu einem früheren Zeitpunkt visuell nicht erkennbare Mikrofrakturen im kortikalen 

oder trabekulären Knochen auftraten (Kapitel 2.2.2). In einer mikroskopischen Untersuchung 

mit High-Speed-Röntgenaufnahmen (5 Mio. Hz) wird für einen axialen Riss eine Rissausbrei-

tungsgeschwindigkeit von bis zu 300
�

v
 ermittelt [88].  

(3) �C,�9 > �C,�0  und �C,=9 > �C,=0  vor dem Kalkar-Kragen-Kontakt (bei � = 124S  zeigen, dass bei 

gleicher Femurgeometrie (Femur A bzw. Femur B) schon eine geringe Veränderung des 

Schafts (0,6 % mehr als ±0,5 mm verändert, Tabelle 4.3) einen starken Einfluss auf die Implan-

tationskraft hat. In dem genannten Zeitraum kann dieser Unterschied nicht auf den Kragen zu-

rückgeführt werden, da dieser das Femur weder medial noch anterior oder posterior berührt, 

wie in Abbildung 4.16 ersichtlich.  

Der mediale Kalkarkragen verhindert, dass das Implantat zu tief in die Kavität eingebracht wird (Kapitel 

2.2.3) [29, 43, 44]. Da die Bewegung des Implantats in den Simulationen vorgegeben war, konnte dieser 

Vorteil von Imp-mK nicht evaluiert werden. Die Auswertung der Simulationen zeigt jedoch, dass sich 

das Femur bei A1 und B1 stärker verformt als bei A2 und B2 (Abbildung 4.19). Dies wird darauf zurück-

geführt, dass sich das Femur infolge der Belastung am Kalkar durch den Kragen stärker verbiegt. Ein 

wesentlicher Vorteil des Kragens ist zudem die gleichmäßige Lastübertragung auf den Kalkar sofern ein 

homogener Kalkar-Kragen-Kontakt besteht [45]. Die in den Simulationen beobachtete inhomogene 

Lastübertragung auf den Kalkar (Abbildung 4.16) und damit die inhomogene axiale Femurbeanspru-

chung bildet ein wesentliches Problem von Kragenprothesen in situ und in vitro ab [45].  

 

5.2.2 Parameterveränderung 

Da der auf der z-Achse versetzte Imp-RP (0 | 0 | 10) die Implantationskraft �C kaum beeinflusst (Tabelle 

4.1, Abbildung 4.6), konnten die Erkenntnisse aus den Vorversuchen (Abbildung 4.4, Abbildung 4.5, 

Tabelle 4.1) für die Wahl der Parameter verwendet werden. Das Erlauben einer Interferenz der Kon-

taktflächen um bis zu 0,3 mm zur Nachbildung einer Press-Fit-Situation führt zu einer unveränderten 

Gesamtverformung des Femurs sowie zu einer geringen Kraftreduktion um 7,68 N (3,6628⋅10-4 %) 
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(Abbildung 4.5). Aufgrund des geringen Einflusses auf �C und da die Belastung nicht aufgelöster Über-

schneidungen im Modell zu einem nicht-physikalischem Verhalten führen kann [175], erscheinen Inter-

ference fits nach derzeitigem Kenntnisstand nicht geeignet für die Implantationssimulation press-fit-ver-

ankerter Implantate.  

Die Veränderung des Dämpfungsfaktors hatte in Vorversuchen keinen nennenswerten Einfluss auf �C 

(Abbildung 4.4). Ein höherer Reibungskoeffizient # führte hingegen zu einer höheren Implantationskraft 

�C (Abbildung 4.4, Tabelle 4.1) sowie zu einer stärkeren Gesamtverformung des Femurs (Abbildung 

4.4). Die Ergebnisse passen damit zur Literatur, sodass das Beibehalten des Reibungskoeffizienten von 

# = 0,1 bis # = 0,3 empfohlen wird [35, 156]. Insgesamt hat die Veränderung der Geometrien einen we-

sentlich stärkeren Einfluss auf �C als veränderte Reibungskoeffizienten. 

 

5.2.3 Kontaktdruck 

Das Knochenmodell dieser Arbeit wurde, wie in vergleichbaren Studien [36, 39, 42, 148] aus einer CT-

Aufnahme mithilfe von Bildsegmentierungstechniken extrahiert. Durch die elementbasierte Zuweisung 

der Dichte und des E-Moduls wurde dabei die Inhomogenität des Knochens berücksichtigt. Die hohe 

Genauigkeit des Femurmodells wurde durch die hohe CT-Qualität (Voxelkantenlänge: 0,35 mm) (Kapi-

tel 3.1.2) sowie die geringe Nachbearbeitung der Oberflächen erreicht (Kapitel 4.3). Für eine realitäts-

nahe Abbildung der Femuroberfläche, der Kavität und der Knochenverdichtung infolge des Raspelns 

[40] wurde für die Simulationen dieser Arbeit die Knochengeometrie nach dem Raspeln segmentiert 

(Kapitel 3.1.2). Die Kavitäten waren dadurch, im Gegensatz zu ähnlichen Studien [36, 39, 148], nicht 

genau auf das Implantat abgestimmt, was über den gesamten Simulationszeitraum hinweg zu einer 

inhomogenen Knochen-Implantat-Kontaktfläche führte (Abbildung 4.12). Infolge dieser geringeren und 

ungleichmäßigen Kontaktfläche / wird die Implantationskraft vom Schaft ungleichmäßig auf den Kno-

chen übertragen, wodurch der Kontaktdruck � (2.16) und damit die Knochenbeanspruchung lokal stark 

zunimmt. Heyland et al. (2019) bestätigen die proximale, jedoch inhomogene Lastübertragung bei 

Corail-Implantaten [40]. Bei einer größeren Knochen-Implantat-Kontaktfläche wird die Implantations-

kraft gleichmäßiger von der Schaftoberfläche auf den Knochen verteilt, wodurch das Frakturrisiko redu-

ziert wird. Dass die Kontaktfläche von den Schaftrillen abhängt, wie Heyland et al (2019) für Corail-

Implantate feststellen [40], konnte in der vorliegenden Arbeit aufgrund der Glättung der Implantatober-

flächen nicht überprüft werden. Der nichtlineare Kraftverlauf (Abbildung 4.17) sowohl in vitro als auch in 

silico ist durch die größer werdende Kontaktfläche während der Implantation begründet [36, 180]. Da 

die Beanspruchungsverteilung einen relevanten Faktor für die Frakturentstehung darstellt, war es sinn-

voll, dass dieser Faktor in der vorliegenden Arbeit berücksichtigt wurde. 
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5.3 Einfluss auf die Dehnungen 

Die Geometrieveränderungen beeinflussten die Höhe und Verteilung auftretender Dehnungen, welche 

wichtige Parameter zur Beurteilung der Verformung des Femurs sind [49]. Die in vitro- und in silico-

Dehnungen werden mit den experimentellen Studien von Elias et al. (2000) und Jasty et al. (1993) 

verglichen [27, 29]. In der experimentellen Untersuchung dieser Arbeit wurde das Implantat durch die 

Zwick-Prüfmaschine so lange in -z-Richtung verfahren, bis eine Fraktur auftrat. Elias et al. und Jasty et 

al. hingegen beenden die Messung, sobald das Implantat vollständig in die Kavität eingebracht ist. Jasty 

et al. betrachten dabei die größten Dehnungen in axialer und trangentialer Richtung [29]. Elias et al. 

ermitteln die größten Hauptdehnungen entlang der Ringachse (Zug- und Druckdehnungen), wobei für 

die nachfolgenden Vergleiche die Werte der ersten Schaftimplantation betrachtet werden [27]. 

Durch die Oberflächensegmentierung und -glättung wurden Ungenauigkeiten in das Modell eingebracht. 

Die Dehnungswerte sind zudem empfindlich gegenüber der genauen Messposition [40]. Um beides zu 

berücksichtigen, wurde die Dehnungsauswertung in Abaqus nicht anhand der Abstandsänderung von 

Punktpaaren [39] oder anhand der Punktverschiebungen [35] durchgeführt, sondern anhand der Ele-

mentverschiebungen. Die Dehnungen wurden dabei für das Elementset an den Integrationspunkten 

ermittelt, da dies genauere Ergebnisse als die Knotenwerte liefert (Knotenwerte werden extrapoliert) 

[174]. Zudem wurden die gegenüber der genauen Messposition empfindlichen Dehnungswerte gemittelt 

[40]. 

 

5.3.1 Mediale Oberflächendehnungen in axialer Richtung 

Die in GOM Correlate ermittelten negativen Dehnungen (%~ < 0, Stauchung) in axiale Richtung (Abbil-

dung 4.23, Abbildung 4.24, Abbildung 4.25) sind die Folge der in Abbildung 2.8 ersichtlichen axialen 

Druckspannung auf der medialen Femurseite. Die experimentell beobachtete axiale Stauchung ent-

spricht damit der erwarteten Wirkung einer HTEP-Implantation auf das proximale Femur [4, 29]. Jasty 

et al. (1993) ermitteln während der Implantation ebenfalls proximale axiale Stauchungen auf medialer 

Seite in Kalkarnähe von rund -0,0300 % bei Precise-Fit-Implantationen und rund -0,0200 % bei Press-

Fit-Implantationen [29]. Im Vergleich dazu sind die Dehnungen während der in vitro-Implantation des 

Implantats mit Kragen in der Teilfläche von %~ = −0,5706% (vollständige Implantation bei � = 152 �) 

mehr als 19-mal und von %~ = −1,4394 % (Frakturzeitpunkt � = 160,5 �) mehr als 48-mal so hoch. Bei 

Jastys Press-Fit-Implantationen ist zudem die Stauchung ungefähr auf Höhe des Trochanters minor mit 

rund -0,100 % am stärksten. Dies ist der Bereich, in dem in der vorliegenden Arbeit die höchsten axialen 

Zugdehnungen von 0 % (in vitro) bis zu 2 % (in silico) zeigen. Die unterschiedlichen Messmethoden und 

-genauigkeiten (Dehnungsmessstreifen bei Jasty et al., DIC bei der in vitro-Untersuchung dieser Arbeit), 

Auswertungsmethoden und Einbringungsarten (Einschlagen des Implantats bei Jasty et al., konstante 

Einbringung in dieser Arbeit) können zu diesen Unterschieden in der Höhe und der Verteilung der in 

vitro ermittelten %~-Werte beitragen. Insbesondere ist dabei zu beachten, dass DMS, im Gegensatz zu 

DIC-Verfahren, die Verformungen punktuell und nicht über eine Fläche hinweg ermitteln [34]. Zudem ist 

der Einfluss der auf dem Knochen angebrachten DMS auf die Verformung des Femurs nicht bekannt. 



5 Diskussion  91 

 

Wie von Demey (2011) beschrieben [45], treten in vitro und in silico axiale Stauchungen (%~ < 0) in Folge 

des Kalkar-Kragen-Kontakts auf. In vitro zeigt sich die höchste axiale Stauchung in Kalkarnähe (Abbil-

dung 4.23, Abbildung 4.25). Auch weiter distal, auf Höhe des Trochanters minor, treten in vitro Stau-

chungen auf (Abbildung 4.23, Abbildung 4.24). Im medialen Bereich ist in silico hingegen ausschließlich 

proximal an der Kalkar-Kragen-Kontaktfläche und in der kalkarnahen Teilfläche eine axiale Stauchung 

%~ < 0 vorhanden (Simulationen A1 und B1; Abbildung 4.23, Abbildung 4.25). Weshalb in den Simulati-

onen im Gegensatz zu der in vitro-Situation auf Höhe des Trochanters minor keine Stauchungen auf-

treten, konnte nicht abschließend geklärt werden 

Die medialen axialen Dehnungen (%~) unterscheiden sich zwischen den Implantaten mit Kragen (Simu-

lationen A1 und B1) und den Implantaten ohne Kragen (Simulationen A2 und B2) (Abbildung 4.24, Ab-

bildung 4.25) stärker als die medialen Dehnungen entlang der Ringachse (tangentiale Dehnungen %K) 

(Abbildung 4.21, Abbildung 4.22). Dies zeigt, dass %~ stärker von dem Kalkar-Kragen-Kontakt beein-

flusst wird als %K. Die Vergrößerung der Kavität beeinflusst die Dehnungsverläufe (Abbildung 4.21, Ab-

bildung 4.22, Abbildung 4.24, Abbildung 4.25). Da dies jedoch je nach betrachteter Fläche (Gesamt- 

oder Teilfläche) und je nach Implantatdesign (mit oder ohne Kragen) stark unterschiedlich ist, kann im 

Rahmen dieser Arbeit kein direkter Zusammenhang zwischen der distalen lateralen Kavitätvergröße-

rung und auftretenden Dehnungen hergestellt werden. 

 

5.3.2 Mediale Oberflächendehnungen entlang der Ringachse 

Die medialen tangentialen Dehnungen %K auf der Femuroberfläche waren sowohl in vitro als auch in 

silico größtenteils < 0. Die Simulationen bildeten dabei die in vitro-Dehnungsverteilung und -höhe in der 

Gesamtfläche bis ca. � = 152 � näherungsweise nach (Abbildung 4.20, Abbildung 4.21). Bei Simula-

tion A1 reduzierte sich ab � = 140 �  die Stauchung in der Gesamtfläche um 54,08 % von 

%K = −0,1261 % auf %K = −0,0579 % bei � = 160,5 � (Abbildung 4.21). Im Gegensatz zu der experimen-

tellen Messung trat jedoch in keiner der Simulationen eine Zugringdehnung in der Teilfläche (ab 

� = 154 �) auf (Abbildung 4.22). Es wird angenommen, dass ein Grund hierfür die in vitro vorhandene 

Verdichtung der Spongiosa während der Implantateinbringung im Vergleich zum Raspeln ist [42], wel-

che in silico nicht implementiert wurde [181]. Es wird zudem vermutet, dass infolge der Ablenkung des 

Femurs in -y-Richtung während der in vitro-Untersuchung (lila Pfeil in Abbildung 3.2) eine nicht-axiale 

Kraft auf das Femur wirkt, welche die Beanspruchung beeinflusst [84].  

Elias et al. (2000) konstatieren, dass das Implantat den proximalen medialen Knochen in der Kavität 

erst berührt, wenn die Implantation nahezu beendet ist [27]. Dieser initial fehlende mediale Kontakt führt 

demnach dazu, dass sich erst kurz vor der vollständigen Implantation die medial entlang der Ringachse 

auftretenden Druckdehnungen zu Zugdehnungen verändern [27], wie es in der in vitro-Untersuchung 

beobachtet wird (Abbildung 4.20, Abbildung 4.22). Zu dieser Beobachtung passt, dass nach Hersteller-

angaben die Stufengeometrie des Corail-Schafts dafür sorgt, dass Ringspannungen in Druckbelastun-

gen umgewandelt werden [81].  
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Jasty et al. (1993) ermitteln bei der precise-fit-Implantation ebenfalls mediale Druckringdehnungen, wo-

hingegen bei einer Press-Fit-Implantation das proximale Femur mediale Zugringdehnungen erfährt (Ta-

belle 5.1) [29]. Dies deutet darauf hin, dass das Raspel-Implantat-Verhältnis nicht nur einen Einfluss auf 

die Höhe der auftretenden Dehnungen hat (Kapitel 2.2.1), sondern auch auf das Vorzeichen. Basierend 

darauf wird die Hypothese aufgestellt, dass sowohl in vitro als auch in silico nicht an der gesamten 

Kontaktfläche Press-Fit-Bedingungen erreicht wurden (inhomogene Kontaktfläche in Abbildung 4.12 

und wenig Kontaktdruck in Abbildung 4.13) und deshalb mediale Stauchungen entlang der Ringachse 

auftreten. Basierend auf Abbildung 4.12 und Abbildung 4.13 wird daher angenommen, dass in silico 

hauptsächlich precise-fit-Bedingungen vorliegen. 

Dass bei 18 von 22 Press-Fit-Implantationen an der medialen Knochenoberfläche entlang der Ring-

achse hauptsächlich negative Dehnungen gemessen werden, führen Elias et al. (2000) auf eine Biege-

beanspruchung und auf mediale Zugringdehnungen in der Kavität zurück [27]. Die Biegebeanspruchung 

des Femurs resultiert daraus, dass bei der Implantation einer doppel-keilförmigen Femurkomponente 

wie dem Corail-Schaft der Knochen besonders in der anterior-posterioren (AP) Richtung geweitet wird 

(Abbildung 5.1) [27]. Diese AP-Weitung wurde in den Simulationen durch die radialen Druckdehnungen 

(%K < 0) in der Femurkavität in die anteriore und posteriore Richtung und an der Knochenoberfläche 

sichtbar (blaue Pfeile in Abbildung 4.27).  

 

Abbildung 5.1: Schematische Darstellungen der Transversalebene (links) und des proximalen 

Femurs mit Implantat (rechts) mit der Belastung und Beanspruchung des 

Femurs bei Implantation eines doppel-keilförmigen Schafts (eigene Darstellung 

basierend auf Abbildung 2.8 und [28]). 
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Die auftretenden Dehnungen unterscheiden sich in Elias‘ Studie nicht signifikant zwischen Implantaten, 

die mit einer konstanten Rate eingedrückt werden, und Implantaten, die durch Hammerschläge sukzes-

sive eingebracht werden [27]. Elias et al. (2000) ermitteln dabei experimentell ebenfalls Stauchungen 

am medialen Kortex entlang der Ringachse (%K < 0) bei 18 von 22 Femora. Die in vitro-Ringdehnung in 

der kalkarnahen Teilfläche zum Zeitpunkt der vollständigen Implantateinbringung (� = 152 �) liegt zwi-

schen den in den Vergleichsstudien ermittelten Druckdehnungen (Tabelle 5.1). Die in silico-Stauchun-

gen sind dagegen rund dreimal so stark wie die stärksten Stauchungen in den Vergleichsstudien und 

bis zu 18-mal stärker als die in vitro-Stauchungen. Dies zeigt, dass die Simulationen zum Zeitpunkt der 

vollständigen Implantation die experimentell auftretenden negativen Dehnungen (Stauchungen) abbil-

den, jedoch die Stärke der Stauchungen überschätzen.  

Tabelle 5.1: Vergleich der medialen Oberflächendehnungen %K (LE22, in %) entlang der Ring-

achse in der Teilfläche (vgl. Abbildung 4.22) mit experimentellen Studien. a Me-

dial bis anterior. b Precise-fit: Raspel und Implantat in gleicher Größe.    

  Vollständige Implantation 

(È = ÌÎÍ Ë) 

Frakturzeitpunkt 

(È = ÌÏÊ, Î Ë) 

Konstante 

Implantat- 

einbringung 

in vitro-Untersuchung -0,0221 +0,6901 

Simulation A1 -0,3616 -0,3700 

Simulation A2 -0,3280 -0,3590 

Simulation B1 -0,3947 -0,4431 

Simulation B2 -0,2894 -0,3258 

Elias et al. (2000) [27] Hauptdehnungskomponente: 

• Druckdehnung in 7 von 8 Femora: 

 -0,1143 bis -0,0116 

• Zugdehnung in 1 von 8 Femora: 

 +0,1422 

 

Einschlagen 

des 

Implantats 

Elias et al. (2000) [27] Hauptdehnungskomponente: 

• Druckdehnung in 11 von 14 Femora: 

 -0,0885 bis -0,0252 

• Zugdehnung in 3 von 14 Femora: 

 +0,1008 bis +0,2667 

 

Jasty et al. (1993) [29] • Druckdehnung bei Precise-fita,b: 

 -0,1100 bis -0,0400 

• Zugdehnung bei Press-fita: 

 +0,0700 bis +0,2400 
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Die von Jasty et al. (1993) gemessenen medialen Zugringdehnungen bei der Press-Fit-Implantationen 

sind, im Gegensatz zu den experimentellen Untersuchungen, nicht in Kalkarnähe, sondern unterhalb 

des Trochanters minor maximal [29]. Bei Jastys Precise-Fit-Implantationen sind die medialen Stauchun-

gen entlang der Ringachse in Kalkarnähe am höchsten und nehmen nach distal ab [29]. Dies stimmt 

mit den Ergebnissen der Simulationen überein (Abbildung 4.27). Die Verteilung der axialen Stauchun-

gen in vitro entspricht jener der Precise-Fit-Implantationen (von proximal nach distal abnehmend) [29]. 

Bei einer der sieben Press-Fit-Implantationen in Jastys Studie sowie bei einem der 22 Femora von Elias‘ 

Studie entsteht eine Fraktur (Tabelle 5.1). Bei letzterem wurde eine mediale Zugringdehnung von %K =

0,1008 % gemessen [27]. Mediale Frakturen werden, wie in Kapitel 2.2.1 erläutert, auf diese medialen 

Zugringdehnungen (%K > 0) zurückgeführt. Dieser Zusammenhang zeigt sich nicht nur bei Elias et al. 

[27], sondern auch in den positiven in vitro-Dehnungen der vorliegenden Arbeit in der Teilfläche wenige 

Sekunden vor der medialen Fraktur (Abbildung 4.20, Abbildung 4.22). Die in vitro ermittelte tangentiale 

Zugdehnung %K,7U¯ = 0,6901 % (Tabelle 5.1) ist ähnlich zu der in der Literatur angegebenen Bruchdeh-

nung von %K = 0,7 % (Tabelle 2.3). Dass die Fraktur axial nach distal propagierte [29], einen geraden 

Verlauf aufwies [85, 182] und das Femur spaltete (Abbildung 3.2b) [27], weist auf Zugringdehnungen 

als Frakturursache hin. 

 

5.3.3 Dehnungen entlang der Ringachse und in radialer Richtung in 

der Kavität und an der Femuroberfläche 

Durch diese Form der Corail-Implantate wird die Last auf den metaphysären Bereich des proximalen 

Femurs übertragen [81] [73]. In den Simulationen zeigte sich dies in den proximalen radialen Druckdeh-

nungen in anteriorer und posteriorer Richtung (%K) (Abbildung 4.27) und in medialer und lateraler Rich-

tung (%U) (Abbildung 4.26). Die radialen Druckdehnungen waren in der Kavität höher als an der Femur-

oberfläche. Diese Beobachtung wird durch die Ausführungen in Kapitel 2.2.1 gestützt (Gleichung (2.20), 

Abbildung 5.1). Die anterioren und posterioren Ringdehnungen entsprachen %U, die medialen und late-

ralen %K. Erstere waren sowohl in der Femurkavität als auch an der proximalen Knochenoberfläche ≥

1 % (rote Pfeile in Abbildung 4.26). Die medialen Ringdehnungen traten hingegen nur in der Femurkavi-

tät mit > 0 % auf, nicht jedoch an der Knochenoberfläche (graue Pfeile in Abbildung 4.27). Da die Frak-

tur in vitro bei Verwendung eines Implantats mit Kragen medial auftrat, werden die radialen Druckdeh-

nungen %U und die Ringdehnungen %K in der medialen Femurkavität in Übereinstimmung mit Elias et al. 

(2000) und Brown et al. (2002) als frakturursächlich angenommen (Abbildung 5.1, graue Pfeile in Abbil-

dung 4.26 und Abbildung 4.27) [27, 28]. Wie in den Simulationen dieser Arbeit ermitteln Marter et al. 

(2020) während der impliziten Implantationssimulation einer Aluminiumform in einen zylindrischen ana-

logen Knochen (Polyurethan-Schaum, Dichte 320 kg/m³, Sawbone, Malmö, Schweden) ebenfalls hö-

here Dehnungen an der Kavitätoberfläche als an der Femuroberfläche [181]. 
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5.4 Limitationen und Ausblick 

Die durchgeführte Arbeit weist Limitationen auf, bietet jedoch auch eine Grundlage für weiterführende 

Untersuchungen. Die Untersuchung wurde an einem einzigen Femur (Dorr Typ C) mit einem (in vitro) 

bzw. mit zwei (in silico) spezifischen Implantatdesigns durchgeführt. Der Reibungskoeffizient von # =

0,1 war niedriger als in vergleichbaren Studien, beispielsweise jener von Bätz (2020) (# = 0,3) [42], lag 

jedoch in dem für in silico-Studien verwendeten Bereich von # = 0,1 bis # = 0,5 [39, 156]. Die Femur-

kavität wurde bei beiden Femora distal verlängert und vergrößert, um Kontaktprobleme zu vermeiden.  

Es wurde ein linear-elastisches Femurmodell mit isotropen Eigenschaften verwendet. Mit der Einstel-

lung anisotroper Eigenschaften können zukünftig richtungsabhängige Beanspruchungsunterschiede re-

alitätsnäher abgebildet werden (Kapitel 2.2.2, Tabelle 2.3) [26, 36]. Das in der Realität vorhandene zeit-

abhängige elasto-plastische Verhalten des Knochens (Kapitel 2.2.2, Abbildung 2.11) wurde in dieser 

Arbeit, wie in ähnlichen Studien [40-42], nicht berücksichtigt. Diese Vorgehensweise ist gerechtfertigt, 

da durch die langsame in vitro-Belastung von 0,1 
��

v
 die Zeitabhängigkeit vernachlässigt wird [116, 

117]. Diese quasistatische Annahme vernachlässigt jedoch die für das Knochenverhalten relevante 

Dehnrate. Wird die Dehnrate zukünftig berücksichtigt, wird bei ansteigender Dehnrate das Knochenver-

sagen bei einer geringeren Dehnung erwartet (Abbildung 2.11) [118, 183]. 

Neben der Definiton des elasto-plastischen Verhaltens ist ein Ansatz für weiterführende Studien, die 

Simulation der während der Implantation entstehenden Knochenschäden mittels beanspruchungsab-

hängiger Elementlöschung. Es ist zu beachten, dass diese Löschung stark verzerrter Elemente die in 

der Realität auftretende Knochenverdichtung in der Kavität nicht reflektiert [36], jedoch zur Annäherung 

der in silico- an die in vitro-Implantationskraft beitragen kann. 

Da im Rahmen dieser Arbeit keine Versagenskriterien definiert wurden, kann nicht überprüft werden, 

ob die Fraktur in silico zu dem gleichen Zeitpunkt und an der gleichen Stelle entstehen würde wie in 

vitro. Es wird zudem angenommen, dass sich durch definierte Versagenskriterien die in silico-Implanta-

tionskraft, insbesondere ab dem Zeitpunkt des Kalkar-Kragen-Kontakts, reduziert und so die in vitro-

Situation besser abgebildet wird. In weiterführenden Untersuchungen sollten daher Versagenskriterien 

definiert werden, um die Entstehung von Mikrofrakturen, Fissuren und makroskopischen Frakturen in 

Abhängigkeit auftretender Belastungen und Beanspruchungen genauer zu untersuchen (Kapitel 2.2.2). 

Aufgrund der hohen Ausbreitungsgeschwindigkeit von Frakturen ist die quasistatische Annahme für 

Verschiebungsraten < 1 
�

v
 geeignet ist, nicht mehr anwendbar [88]. 

Des Weiteren wird angenommen, dass das Femur während des in vitro-Versuchs und während der CT-

Aufnahme, die dem FE-Knochenmodell zugrunde liegt, unterschiedliche Feuchtigkeitsgehalte aufweist. 

Ob die unterschiedlich starken Dehnungen in vitro und in silico durch die veränderten Knocheneigen-

schaften infolge unterschiedlicher Feuchtigkeitsgehalte [66, 91] beeinflusst werden, wurde in dieser Ar-

beit nicht betrachtet. 

Ausgehend von den hier vorgestellten Ergebnissen wird für die Validierung der Implantationssimulatio-

nen über die in vitro-Implantationskraft (bei gleichbleibender Netzdichte) empfohlen, den Einfluss der 
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Modellgeometrien zu berücksichtigen. Um die Aussagekraft und Vergleichbarkeit weiterführender Stu-

dien zu erhöhen, kann dafür ein standardisiertes Vorgehen der Nachbearbeitung der Geometrien ein-

geführt werden. Neben diesen genauen Glättungsvorgaben sollten zukünftig in unterschiedlichen Ar-

beiten, sofern möglich, dieselben Implantatmodelle verwandt werden, um durch Glättungs- und Netz-

verfeinerungsalgorithmen eingebrachte Diskrepanzen in den Geometrien zu vermeiden. So kann der 

Einfluss desselben Implantats auf unterschiedliche Knochengeometrien evaluiert werden. Um den Ein-

fluss der Netzgrößen auf die Implantationskraft sowie auf die Dehnungen abzuschätzen, ist in weiter-

führenden Arbeiten die Durchführung von Netzkonvergenzanalysen notwendig. 

Bei dem klassischen isotropen Coulombschen Reibungsmodell (Gl. (2.18), Abbildung 2.7) ohne Scher-

spannungslimit '�:U können bei höherem Kontaktdruck proportional dazu höhere äquivalente Scher-

spannungen aufgelöst werden, bevor Gleiten auftritt. Da dies bei hohen Kontaktdruckspannungen W 

nicht valide ist, erlaubt Abaqus die Festlegung eines Grenzwerts '�:U. Wie in Abbildung 5.2 dargestellt, 

wird bei Überschreitung des Grenzwerts '�:U = '3456 das Gleiten trotz eines hohen Kontaktdrucks for-

ciert [82, 184]. Da der Kontaktdruck (Abbildung 4.13) und die Implantationskraft (Abbildung 4.17) in den 

Simulationen mit kleinerer Kavität (A1 und A2) höher sind als in den Simulationen B1 und B2, kann in 

zukünftigen Simulationen untersucht werden, ob durch Veränderung dieses Grenzwerts eine realitäts-

nähere Abbildung hinsichtlich der Implantationskraft und der Gesamtverformung des Femurs erreicht 

werden kann ohne die Femurgeometrie zu verändern. 

 

Abbildung 5.2: Isotropes Reibungsmodell mit der maximalen, kritischen Scherspannung '�:U =

'3456 (Eigene Darstellung in Anlehnung an [82, 184]). 

Wie Greenhill et al. (2017) zeigen, führen erhöhte Rotationsdynamiken (Abbildung 4.3) sowie nicht-

axiale Kräfte, wie sie in der in vitro-Untersuchung vermutet werden, zu einer ungleichmäßigeren Be-

anspruchungsverteilung mit höheren Dehnungen [84]. Nicht-axiale Kräfte könnten nicht nur während 

der Kanalpräparation ursächlich für intraoperative PPF sein, sondern auch während der Schaftimplan-

tation. Ob nicht-axiale Kräfte während der Implantation, ähnlich wie während des Raspelns, zu einer 

erhöhten Frakturwahrscheinlichkeit führen [84], kann in weiterführenden Studien betrachtet werden. 
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Die in silico-Dehnungen in der Kavität konnten nicht über die GOM Correlate-Daten validiert werden, da 

dieses DIC-System ausschließlich die Oberflächendehnungen ermitteln kann. Die digitale Volumenkor-

relation (DVC) bietet hingegen durch die Berechnung eines volumetrischen Dehnungsfelds eine Mög-

lichkeit, in weiterführenden Studien die dreidimensionalen Beanspruchungen der FE-Analyse besser 

mit der in vitro-Situation vergleichen zu können [181, 185, 186] sowie intraoperativ entstehende Mik-

roschäden zu identifizieren [186, 187]. Bei zukünftigen FE-Modellen, welche anhand experimenteller 

Daten validiert wurden, stellt die Auswertung der Dehnungen in der Femurkavität einen möglichen An-

satz dar, um die Frakturentstehung besser verstehen zu können. Da neben hohen Dehnungen auch 

hohe von-Mises-Spannungen in Zusammenhang mit der PPF-Entstehung stehen [36], sollten diese in 

weiterführenden Arbeiten näher betrachtet werden. Zudem kann das skalare Frakturrisiko bestimmt 

werden, das von Formica et al. (2024) als Quotient aus den maximalen Hauptzug- oder Hauptdruck-

dehnungen zu der Bruchdehnung des Knochenmaterials definiert wird [26]. 



 

 

 

6 Fazit 

Die zementfreie Verankerung einer HTEP geht auch heute noch mit einem höheren Risiko für intraope-

rative PPF einher. Bleiben diese unbemerkt und damit unbehandelt, können postoperative Komplikati-

onen wie die aseptische Lockerung und klinisch relevante PPF auftreten. Die Verhinderung der Entste-

hung intraoperativer PPF ist relevant, um diesen Komplikationen sowie daraus folgenden Revisionsope-

rationen vorzubeugen. Ein wesentlicher Faktor für die Frakturentstehung während der Implantation sind 

auftretende Dehnungen am proximalen Femur.  

Um ein tiefergehendes Verständnis über die Femurbeanspruchungen zu erlangen, wurde die wegge-

steuerte Implantation in ein humanes Femur simuliert und die auftretenden Dehnungen analysiert. Im 

Zuge dessen wurden drei Forschungsfragen definiert, welche durch den Vergleich der impliziten FE-

Analyse und der Validierung an einer in vitro-Untersuchung beantwortet wurden. Da es in vitro nicht 

möglich ist, den Einfluss unterschiedlicher Implantatdesigns auf ein und dasselbe Femur zu evaluieren, 

fokussiert diese Arbeit den Vergleich zweier Implantatdesigns (mit medialem Kalkarkragen (1) und ohne 

medialem Kalkarkragen (2)). Beide Implantatdesigns wurden in zwei Femurmodelle (Femur A oder 

Femur B), die sich in Ihrer Genauigkeit in der Abbildung der geraspelten Geometrie unterscheiden, weg-

gesteuert implantiert. Die daraus resultierenden weggesteuerten Implantationssimulationen (A1, A2, B1, 

B2) und die in vitro-Implantation wurden bis zum Frakturzeitpunkt (� = 160,5 �) hinsichtlich der Implan-

tationskraft und der medialen Dehnungen des proximalen Femurs ausgewertet und verglichen.  

Dieser Vergleich zeigt bei der Implantation des Implantats mit Kragen (1) in Femur A, dass die in silico-

Implantationskraft �C,�9 rund viermal höher ist als die in vitro gemessene Kraft �C,7U¯ (�C,�9 = 26086,18 �; 

�C,7U¯ = 6588,34 �). Aufgrund der hohen Diskrepanz der Implantationskräfte wurde die Kavität des 

Femurs A im lateralen Bereich vergrößert, woraus sich Femur B ergab (Unterschied im Mittel um 

0,13 mm). Im Vergleich zu Femur A wurde mit Femur B eine Senkung der Kraft um 34,14 % bei Implan-

taten mit Kragen (�C,�9 = 26090,64 � auf �C,=9 = 17182,42 �) und um 54,98 % bei Implantaten ohne Kra-

gen (�C,�0 = 16624,47 � auf �C,=0 = 7484,16 �) erreicht. In allen Fällen wurde die realitätsnahe Abbil-

dung beibehalten (maximale Abweichung zu der Ausgangsgeometrie des Femurs: -0,16 mm und des 

Implantats: 0,02 mm). Es zeigt sich, dass bereits ein Unterschied der Femurgeometrie um im Mittel 

0,13 mm die Implantationskraft wesentlich beeinflusst. 

Sowohl bei den Simulationen mit Femur A als auch mit Femur B war ab � = 124 � ein deutlich stärkerer 

Anstieg der Implantationskraft bei Verwendung der Implantate mit Kragen (A1 und B1) erkennbar als 

derer ohne Kragen (A2 und B2). Dies wird durch den Kalkar-Kragen-Kontakt begründet, der ein weiteres 

Einsinken in die Kavität verhindert. In vitro tritt nach 159,4 s eine visuell erkennbare Fissur auf. In silico 

wurde der in vitro beobachtete Kraftabfall um 3,16 % zwischen Fissurentstehung und Frakturzeitpunkt 

(von �C,7U¯ = 6803,35 �  auf �C,7U¯ = 6588,34 �)  nicht nachgebildet, da keine Versagenskriterien 
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implementiert wurden. Mögliche Ursache für die geringere �C,7U¯ im Vergleich zu �C,�9 und �C,=9 sind die 

Knochenverdichtung und das Auftreten von nicht sichtbaren Mikrorissen und sichtbaren Fissuren wäh-

rend der Implantation. 

Die Lastübertragung des Kragens auf den Kalkar wurde in silico ebenfalls beobachtet und führte zu 

einer axialen Stauchung (%~ < 0) in den Kalkar-Kragen-Kontaktbereichen. Axiale Stauchungen an der 

proximalen medialen Femuroberfläche waren bei Verwendung der Implantate mit Kragen in der Ge-

samtfläche in vitro mit %~,7U¯ = −0,4913 % 2,4-mal bis 10,6-mal stärker als in silico (%~,�9 = −0,2060 %; 

%~,=9 = −0,0462 %). Stauchungen in der kalkarnahen Teilfläche traten dabei ausschließlich in silico bei 

Femur A (%~,�9 = −0,1607 %) und rund neun-mal stärker in vitro (%~,7U¯ = −1,4394 %) auf. Bei beiden 

Flächen waren die Stauchungen bei der Implantation in das Femur mit kleinerer Kavität näher an der in 

vitro-Situation. 

An der proximalen Femuroberfläche waren sowohl in vitro als auch in silico mediale Ringdehnungen auf 

Druck (tangentiale Stauchungen) vorhanden. In vitro veränderten sich diese medialen Ringdehnungen 

auf Druck ab 6,5 Sekunden vor der medialen Fraktur zu medialen Ringdehnungen auf Zug (%K,7U¯ =

0,6901 % zum Frakturzeitpunkt in der kalkarnahen Teilfläche). In silico wurden an der Femuroberfläche 

ausschließlich Ringdehnungen auf Druck ermittelt (%K ≥ −0,4416 %). An der proximalen Kavitätoberflä-

che zeigten sich hingegen mediale Ringdehnungen auf Zug sowie posteriore und anteriore radiale 

Druckdehnungen. Dies stützt die in der Literatur aufgestellte These, dass mediale Ringdehnungen auf 

Druck aus der anterior-posterioren Kavitätweitung bei der Verwendung doppelkeilförmiger Schäfte, wie 

dem Corail-Schaft, resultieren. Als weitere mögliche Ursache für mediale tangentiale Stauchungen 

wurde die Implantation unter precise-fit-Bedingungen identifiziert, da die Implantat-Knochen-Kontaktflä-

che in silico über den kompletten Simulationszeitraum hinweg inhomogen war. 

Mediale Ringdehnungen auf Zug werden als frakturursächlich angenommen, weshalb der Anstieg der 

in vitro gemessenen Dehnungen kurz vor der Fraktur erwartbar war. In silico war dieses Verhalten je-

doch nicht abbildbar, da weder die Knochenverdichtung noch Materialversagen in das Simulationsmo-

dell integriert waren. Die beanspruchungsabhängige Elementlöschung kann vorteilhaft sein, um die 

Knochenverdichtung zu berücksichtigen. Zudem stellt die Implementierung eines elasto-plastischen 

statt des verwendeten linear-elastischen Werkstoffverhaltens einen weiteren Ansatz dar, die reale Situ-

ation zukünftig in silico realitätsnäher abzubilden. 

Die numerische Analyse bestätigt die Lastübertragung auf den Kalkar bei Implantaten mit Kragen. In 

den Simulationen dieser Arbeit wurden zudem der zeitliche Verlauf der medialen Stauchungen in tan-

gentiale Richtung entlang der Ringachse bis 6,5 s vor der Fraktur erfolgreich abgebildet. Aus den Er-

kenntnissen der in silico- und der in vitro-Untersuchungen ergibt sich weiterer Forschungsbedarf in Be-

zug auf die medialen Stauchungen entlang der Ringachse während des gesamten Implantationszeit-

raums. Durch diese Arbeit wird deutlich, dass die Zielformulierung bei der Erstellung der Simulation von 

großer Bedeutung ist. Steht die in silico-Abbildung der axialen und tangentialen Dehnungen am proxi-

malen Femur während der Implantation im Fokus, ist die Verwendung realitätsnaher Geometrien not-

wendig. Daher wird für die Implantationssimulation empfohlen, weiterhin realitätsnahe Geometrien zu 

verwenden, um die Dehnungsverläufe nachzubilden. Die durchgeführte Arbeit zeigt jedoch auch, dass 
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die Verwendung realitätsnaher Geometrien zu großen Diskrepanzen zwischen der in vitro- und der in 

silico-Implantationskraft führen kann. Soll in einer Erweiterung dieser Arbeit das Knochenversagen ab-

gebildet werden, können die Materialverdichtung und Versagensmechanismen definiert werden. Dabei 

stellt die Implantationskraft einen relevanten Validierungsparameter dar. In beiden Fällen soll insbeson-

dere der Einflussfaktor der verwendeten Geometrien auf die Dehnungen und die Implantationskraft be-

rücksichtigt werden. 
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A. Aufbau der FE-Simulationen 

 

Abbildung A.1: Workflow-Diagramm des Aufbaus und der Validierung der FE-Simulationen. Er-

stellt mit der Software Visio (Microsoft Visio Professional 2021, USA). 



 

 

B. Matlab-Code zur Bestimmung der 

Rotation 

 

Abbildung B.1: Matlab-Code zur Bestimmung der Rotation des lokalen KOS gegenüber des glo-

balen KOS. 

 

 



 

 

C. Bonemat- Kalibrierungsparameter 

Tabelle C.1: Vergleich Bonemat-Kalibrierungsparameter mit Einstellungen wie in Kapitel 3.2.1 

beschrieben. 

Anpassung der Einheit der Dichte 

von 
�D

3��
 in 

D

3��
 

 
Kalibrierungskorrektur 

 
Nicht verwendete Konvertierung 

 
Berechnung des  E-Moduls 

 
Integration nach E-Moduln 

 

 

14 Integrationsschritte 
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Aschedichte 

 

Poisson-Zahl 

  
 

 

 

Differenz zwischen E-Moduln 

 
Dichteberechnung 

 

 

Berechnung des  E-Moduls 

 
 

 



 

 

D. Python-Code zur Skalierung der Ma-

terialeigenschaften 

 
Abbildung D.1: Python-Code für die Skalierung der Materialeigenschaften in Abaqus. 

 

 

 

 



 

 

E. Amplituden für Randbedingungen in 

Abaqus 

 

Tabelle E.1: In Abaqus eingestellte Amplituden der Implantatverschiebung und -rotation nach 

GOM-Daten zur Festlegung von Randbedingungen. 

Zeit t in s 
Verschiebung in z-

Richtung in mm 
Zeit t in s 

Rotation um z-Achse 

in rad 

0 

50 

100 

145 

155 

160,533 

160,6 

0 

-4,66 

-9,15 

-12,80 

-13,31 

-13,74 

-13,77 

0 

0,4 

9 

15 

26,8 

50 

96 

109 

120,2 

129,8 

137 

145,2 

149,2 

154,4 

158 

158,4 

160 

160,533 

160,6 

0 

0 

0,002 

0,005 

0,01 

0,014 

0,019 

0,0197 

0,019 

0,01 

0 

-0,01 

-0,015 

-0,02 

-0,024 

-0,0247 

-0,026 

-0,027 

-0,027 

 



 

 

F. Ausblick: Kraftgesteuerte Belastung 

Die verschiebungsgesteuerte Belastung führte in Simulation A2 zu einer Implantationskraft �C,�0 =

16624,47 � bei � = 160,5 �. Testweise wurde für dieses Modell statt der über Randbedingungen einge-

stellten verschiebungsgesteuerten Belastung die kraftgesteuerte Belastung verwendet [188]. Die am 

Implantat-Referenzpunkt angreifende Punktlast (concentrated force CF) in -z-Richtung wurde ähnlich 

zu den experimentellen Kraftmessdaten (Kapitel 3.1.1) mit der in Tabelle F.1 ersichtlichen Amplitude 

bis auf 6597,9 � bei � = 160,6 � erhöht. Der an die Implantatoberfläche gekoppelte Implantat-Referenz-

punkt wurde in x- und y-Richtung eingeschränkt (U1 = U2 = 0). Die restlichen FHGs (U3, UR1, UR2 und 

UR3) blieben frei. Während bei den Modellen mit weggesteuerter Implantation die Reaktionskraft RF 

als wesentlicher Validierungsparameter verwendet wurde, wurde bei dieser kraftgesteuerten Implanta-

tion die Implantatbewegung verfolgt.  

Tabelle F.1: In Abaqus eingestellte Amplituden Punktlast CF3 nach in vitro-Kraftmessung. 

Zeit t in s CF3 in N 

0 

0,0001 

0,067 

53 

113 

123 

133 

143 

153 

158,4 

159,4 

160 

160,533 

160,6 

0 

24,3 

28,1 

387,7 

1613,8 

2406,2 

3272,1 

4288,4 

6263,7 

6823,8 

6762,7 

6714,7 

6612,6 

6597,9 

Es zeigt sich ein Bewegungsverlauf des Implantats in -z-Richtung, welche nicht mit den in Tabelle E.1 

Werten übereinstimmt. Jedoch wurde das Imp-oK A in das Femur mit der kleineren Kavität (Femur A) 

durch die eingestellte Punktlast vollständig eingebracht. Dies deutet darauf hin, dass wenn die 

Selbstpositionierung des Implantats durch vier nicht eingeschränkte FHGs ermöglicht wird, eine bessere 

Abbildung der in vitro-Situation möglich ist. Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurde die 

Kraftsteuerung aufgrund des Fokuses auf die weggesteuerte Implantation nicht weiter elaboriert. 
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