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Kurzfassung

Biomechanische Belastungsversuche an
humanen Kadaverbecken sind komplex,
fehleranfillig und aufgrund ethischer Be-
schaffungsprobleme auf kleine Fallzahlen
begrenzt. Viele Fragen der optimalen Stabi-
lisierung von Beckenfrakturen sind bis heu-
te ungeklart. Mit Hilfe des Finite-Elemente-
Verfahrens konnten viele Probleme der kon-
ventionellen Biomechanik geldst werden.
Voraussetzung fiir ein brauchbares Modell
ist die Wirklichkeitsndhe zum natiirlichen
Becken. Die individuelle Anatomie, die
Knochenstruktur und der komplexe Band-
apparat miissen Beriicksichtigung finden.
Ein solches osteoligamentires Grundmo-
dell auf Basis von Computertomographie,
Magnetresonanztomograpie, anatomischen
Feinschnitten und biomechanischen Versu-
chen zur Ermittlung der E-Moduli wurde
geschaffen. Die Belastungsversuche am
FEM-Beckenmodel wurden mit biomecha-
nischen Tests am frischen Kadaverbecken
und am industriell gefertigten Kunststoffbe-
cken verglichen. Die Versuche am FE-Be-
ckenmodell zeigten klare Vorteile: Unab-
hangigkeit von mechanischen Messeinrich-
tungen und Einspannungen, Vermeidung in-
dividueller Fehler durch Verwendung stets
desselben Modells, gezielte Aussage einer
einzelnen EinflussgréBe auf das Gesamtob-
Jjekt , Becken® ist moglich, Qualititsminde-
rung des Objektes durch die Versuche ist
ausgeschlossen, konstante Versuchsbedin-
gungen ohne Einfluss von auBlen, Anzahl
der Versuche nahezu unbegrenzt und nur
von der Rechnerleistung limitiert. Durch
Weiterentwicklung des Models kann die
Aussagekraft noch weiter erhoht werden.
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Abstract

Biomechanical tests with human pelves are
complex, fault-prone and because of ethical
problems limited on a small caseload. A lot
of questions regarding optimal stabilization
of pelvic fractures are unsettled. The Finite
Element Method can be used to find a solu-
tion for many problems of conventional
biomechanics. The comparibility to a natu-
ral human pelvis is the premise for a practi-
cal model. The individual anatomy, bone
structure and the ligaments must be respect-
ed. We created a FE-Model based on CT-
scans, MR-scans, anatomical slices and
biomechanical tests for determination of
Young’s moduli. The virtual load tests on
the FEM are compared with biomechanical
tests on fresh cadavers and usual plastic
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Mit einer jihrlichen Inzidenz von 20-40
pro 100.000 Einwohner gehdren Becken-
frakturen im Vergleich zu Extremititen-
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pelves. The FEM-tests showed obvious ad-
vantages: Independence of mechanical me-
asuring systems and fixations, avoidance of
individual errors owing to use of the same
model, detailed statement regarding the in-
fluence of one value on the entire model
“pelvis™, loss of quality of the object during
the tests is excluded, constant test condi-
tions, unlimited number of tests. The further
development of the FE-model in the future
can increase the conclusiveness of the tests.
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schiadigungen zu den relativ seltenen Ver-
letzungen [2,10,11,]. Hochrasanztraumen
betreffen hdufig junge Patienten, die im
Rahmen eines Verkehrsunfalls oder Stur-
zes aus der Hohe verungliicken. Becken-
verletzungen treten hier meist kombiniert
mit anderen Verletzungen auf. Low-ener-
gy-Verletzungen, in der Regel infolge ei-
nes Sturzes, sind hdufiger und betreffen
meist dltere Patienten [8].

Bild 1: Die knéchernen Komponenten des Beckens mit angrenzender Wirbelsdule und
Oberschenkelknochen. Zusammengesetzt bilden Hiiftbeine und das Kreuzbein den Be-
ckenring (rote Markierung), die einwirkenden Krifie werden von der Wirbelsdule und
beiden Oberschenkelknochen eingeleitet (blaue Pfeile)
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Bild 2: Bandstrukturen des Beckens von vorn (3a) und von hinten (3b) gesehen

Biomechanik des Beckenrings

Das ringformig konstruierte Becken ver-
bindet die Wirbelséule mit den unteren Ex-
tremitédten. Es ist aus den paarigen Hiift-
beinen und dem Kreuzbein zusammenge-
setzt (Bild 1). Eine feste Bandverbindung
zwischen den Knochen ist die Grundvor-
aussetzung fiir die hohe Beckenstabilitét
(Bild 2).

Aus einer Gewalteinwirkung von vorne
oder der Seite auf das Becken resultiert ei-
ne horizontale Instabilitit (Bild 3). Meist
durch Sturz aus der Hohe kommt es infol-
ge einer vertikal auf das Becken einwir-
kenden Kraft zu einer zusétzlichen verti-
kalen Instabilitét (Bild 4).

L) /

Bild 3: Horizontal instabile Verletzungen

Biomechanische Versuche

als Grundlage zur Entwicklung
moderner operativer
Behandlungsmethoden

Die Effektivitdat der vielfdltigen operati-
ven Mdoglichkeiten ist im Focus zahlrei-
cher biomechanischer Belastungsversu-
che. Teils komplexe biomechanische
Untersuchungen hatten stets das gleiche
Ziel, den stabilisierenden Effekt der ver-
schiedenen Implantate und Philosophien
zu objektivieren. Zwar konnte mit keinem
der getesteten Implantate die Stabilitit des
intakten Beckenringes erreicht werden,
doch leistete jede dieser Untersuchungen
einen Beitrag zur Optimierung der chirur-
gischen Behandlung. Die hohe Variabilitit

L e

a) open book-Verletzung, b ) laterale Kompressionsverletzung
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der Versuche, Versuchsobjekte (Kadaver-
becken, Plastikbecken), Versuchabliufe,
Belastungen und verwendeten Implantate
macht eine Vergleichbarkeit nahezu un-
mdoglich [1,3,4,5,6,9,12,13,14,15,16,17,
18,19,20].

Finite Elemente Modelle
des Beckens

Die Methode der Finiten Elemente (FEM)
ist ein Verfahren zur Simulation des me-
chanischen Verhaltens verschiedener Ob-
jekte unter Belastung. Auch fiir die Simu-
lation biomechanischer Tests stellt diese
Methode eine attraktive Alternative zu
konventionellen biomechanischen Versu-
chen dar.

Die FEM-Versuche wurden im Vergleich
zu parallel durchgefiihrten biomechani-
schen Tests am Kadaverbecken geplant
und durchgefiihrt (Bild 5).

Die Basis fiir die Erstellung des FE-Be-
ckenmodells waren computertomographi-
sche Schnittbilder humaner, unverletzter
Becken mit einer Schichtdicke wvon
2 Millimetern (Bild 6). Aus diesen
Schnittbildern wurde zunéchst mit Hilfe
eines CAD-Programms ein dreidimensio-
nales Abbild des Beckens erzeugt und an-
schlieflend die Konturen der einzelnen
Schichten mit polygonalen Linien hervor-
gehoben und rdumlich orientiert (Bild 7).
Uber die Definition von Oberflichen wur-
den dann Volumina fur Hiiftbein, Kreuz-
bein, Wirbelsdule, Symphyse und Iliosa-
kralgelenk erzeugt. Das so erstellte Halb-
beckenmodell ist fiir unfallchirurgische
Last- und Stabilitdtsanalysen des gesun-
den, verletzten und stabilisierten Becken-
ringes nur sehr eingeschrinkt nutzbar. Nur
unter Annahme von Antimetrie- bzw.
Symmetriebedingungen ist es moglich,
antimetrische bzw. symmetrische Rand-
bedingungen zu berechnen und Riick-
schliisse auf das gesamte Becken zu zie-

Bild 4: Horizontal und vertikal instabile
vertical-shear Verletzung
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hen. Der Vorteil eines Halbbeckenmodells
liegt zweifelsfrei in der Reduzierung der
notwendigen Rechenzeit und des Model-
lierungsaufwandes. Sowohl das verletzte
als auch das chirurgisch wiederhergestell-
te Becken verstoflen gegen diese Symme-
triebedingungen, so dass die Notwendig-
keit besteht, ein Gesamtbecken zu mo-
dellieren. Der komplette Beckenring
wurde durch Spiegelung des erstellten
Hemi-Beckens erstellt. Dieses geometri-
sche Grundmodell gestattet dann Simu-
lationen unter beliebigen Belastungsan-
nahmen. Mit dem Ziel, im Finite Ele-
mente Modell sowohl die kndchernen als
auch die ligamentéren Strukturen zu be-
riicksichtigen, wurden in das Grundmo-
dell die zu untersuchenden Binder sowie
der 4. und 5. Lendenwirbel integriert. Fiir
die Wirbel wurden wiederum aus CT-
Schnittbildern Volumenkérper erstellt

Bild 6: 2D-Schichtaufnahme des Becken-
CT, Umrandung der Knochenstruktur mit
einer Polylinie

und in das FEM-Programm ANSYS® im-
portiert (Bild 8). Um biologisch dhnliche
Verhiltnisse zu simulieren, wurden so-
wohl der oberflichliche kortikale als
auch der innen gelegene spongidse Kno-
chen und auch der komplette Bandappa-
rat eingearbeitet und mit entsprechenden

Bild 8: Grundmodell mit integriertem Bandapparat und Lendenwirbeln 4 und 5

Materialkennzahlen versehen. Der Faser-
verlauf der Binder wurde in anatomi-
schen Diinnschichtschnitten (Bild 9) und
hochauflésende 7-Tesla MRT-Schnitte
(Bild 10) ermittelt. Die Materialkenn-

Bild 7: Im Programm AutoCAD® erstelltes a) Halbbeckenmodell anhand von 110 CT-
Schnittbildern und b) durch Spiegelung berechnetes Komplettbecken

Bild 9: Plastiniertes Diinnschicht-Schnitt-
préparat des menschlichen Beckens

Bild 10: 7 Tesla-MRT Schnittbild des hu-
manen Beckens in Hihe des Iliosakralge-
lenks und des 1. Sakralwirbels
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zahlen fiir den Bandapparat wurden in
biomechanischen Zugversuchen ermittelt
(Bild 11). Besondere Bedingungen wur-
den an das Iliosakralgelenk und die Sym-
physe gestellt, fiir die kein linear-elasti-
scher Zusammenhang beschrieben wer-
den kann. Diese Gelenkstrukturen verhal-
ten sich nicht-linear elastisch und gingen
im Becken-FEM als Verbindungsstellen
von Knochen als viscoelastische Struktu-
ren, wie von Li et al. beschriebene, ein
[7]. Zur Modellierung einer nichtlinearen
Elastizitdt dieser Bereiche im FEM eig-
nen sich hyperelastische Materialmodel-
le wie das zweiparametrige Materialge-
setz von Mooney-Rivlin, welches hier
Anwendung fand.

Fiir unfallchirurgisch-orthopédische Fra-
gestellungen wird das Finite Elemente
Modell besonders wertvoll, wenn es ge-
lingt, osteoligamentére Instabilititen und
Osteosynthesetechniken zu simulieren und
zu analysieren. Die prinzipielle Eignung
des Modells fiir die Integration von Osteo-
synthesematerialien sollte am Beispiel ei-
ner Verschraubung von Darm- und Kreuz-
bein evaluiert werden. Die Variabilitit des
Verfahrens ist groB und wird von ver-
schiedenen Faktoren bestimmt:

Verschiebung [mm)]

HUNSE syt

Bild 11: Versuchsauf-
bau zur Ermittlung des
ligamentdren E-Mo-
duls: Darstellung des
an den kndchernen
Enden eingespannten
Bandes und des Weg-
aufhehmers

— Liange, Anzahl, Stér-
ke, Konfiguration
der Schraube

— Position der Schrau-
ben zueinander und
zum Frakturverlauf

— Art der Fraktur(en)
und Bandzerreifiun-
gen mit resultieren-
den Instabilititen

— Knochenmorphologie (kortikaler und
spongitser Knochen, Osteoporose)

— Gewicht des Patienten 1.S. des zu simu-
lierenden Lastfalles

e
1| oay

04z

Verschiebung [mm]

HU/VSI,  HU/VSI
ST/L

ST/ILfSS

g

Wegaufnehmer zur
Ermittlung der
Langenanderung

eingespanntes frisches
Bandpraparat

Entsprechend den mechanischen Tests am
Kunststoffbecken wurden zwei Lastfille
mit jeweils drei Testreihen simuliert: Der
Lastfall 1: vertikale Lasteinleitung, Last-

y <= | 1477
1308

ST/IL

Bild 12: Becken 109: Detaillierte Verschiebungen an der Symphyse und Beckenschaufel bei selektiver Binderdurchtrennung

Verschiebungen im Lastfall 1

Maschinarweg
Thosakraigeienk

Verschiebung fmm]

Verschiebungen im Lastfall 2

[er—

=====FEHodsl Bosakrageenk

Testreibe 2 Testreihe 0

Testrelhe 1

Tastrelhe 2

Bild 13: Darstellung der ossdren Stressgradienten im Lastfall 1: blaue Farbe kennzeichnet einen geringen und rote einen hohen Stress:
Vertikale Relativverschiebung am Iliosakralgelenk (a), ossdrer Stress auf der Innenseite (b) und der Auflenseite des Hiiftbeines (c).

Die Implantation der Schrauben fiihrt zu einer Verteilung der Stresszone, so dass die aufiretenden Verschiebungen aufgrund der
Eigenelastizitdt des Beckens das lliosakralgelenk weniger belasten.
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Bild 14: Anderung der Stressverteilung am Iliosakralgelenk ohne, mit einer und mit zwei transiliosakralen Schrauben {blau = niedri-

ger, rot = hoher Stressgradient)

104 = 104
“3 Anderung der Verschiebung am lliosakralgelenk - Anderung der Verschiebung am Schambein
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Bild 15: Darstellung des Einflusses der Bandgruppen auf die Stabilitdt des Beckens: Der Einfluss der Béinder des Beckenbodens auf
Verschiebungen am Iliosakralgelenk und der Symphyse ist am stirksten

fall 2: horizontale Belastung, Testreihe 1:
ohne Implantat, Testreihe 2: eine transilio-
sakrale Schraube, Testreihe 3: Simulation
mit einer zweiten transiliosakralen Schrau-
be.

Bei den Biomechanischen Belastungsver-
suchen wurden selektiv nacheinander die
stabilisierenden Bénder durchtrennt. Da-
bei wurde die Sequenz der Durchtrennung
zwischen den getesteten Becken variiert
und wihrend der Belastungen die Ver-
schiebungen des knéchernen Beckens und
die Dehnungen an der kndchernen Ober-
flache ermittelt (Bild 12).

Die Simulation im Finite Elemente Modell
gestattete nicht nur eine Messung von Ver-
schiebungen und Rotationen, sondern
auch eine Beurteilung der Stressgradienten
im Bereich des Gesamtbeckens. Ohne Im-
plantate fanden sich im Lastfall 1 be-
sonders im Bereich des Iliosakralgelenkes
erhebliche Stressgradienten (Bild 13). So-
wohl im Lastfall 1 als auch im Lastfall 2
lassen sich im Finite-Elemente-Modell die
Reduktion der ossdren Stressbelastung
durch die Schraubenimplantation erken-
nen (Bild 14). Neben der Wirkung auf den

Knochen konnte auch der Einfluss der Be-
lastung auf die unterschiedlichen Band-
gruppen im FEM verifiziert werden
(Bild 15).

Diskussion

Mit den Versuchen an humanen Frischpri-
paraten konnte nachgewiesen werden,
dass trotz der unterschiedlichen Funktion
der Bénder der pelvine Bandapparat eine
funktionelle Einheit bildet. Die wesentli-
che Bedeutung fiir die Beckenringstabilitét
kommt den Bindern des Beckenbodens
zu, die vor allem Rotationskrifte der Be-
ckenhiilften neutralisieren. Die eingeflos-
senen Krifte auf das Becken entsprechen
allerdings nicht den natiirlichen Gegeben-
heiten und schon gar nicht den Verhiltnis-
sen beim Unfall. Die Versuchsanordnung
beriicksichtigte Belastungen bis maximal
250 N. Krifte, die geeignet sind, um Frak-
turen oder ZerreiBungen am kriftigen pel-
vinen Bandapparat durchzufiihren, liegen
um ein Vielfaches hoher bei etwa 2.000 bis
10.000 N. Geeignete Versuchsbedingun-
gen fiir derartige Tests sind in der Praxis
kaum realisierbar. Die relativ hohe Fehler-

rate ergab sich vor allem durch die Locke-
rung von Messeinrichtungen am Knochen
und der Beckenfixation.

Bei den Belastungsversuchen im Finite
Elemente Modell fand sich eine prinzi-
pielle Ubereinstimmung mit den Tester-
gebnissen am Kadaverbecken. Wesentlich
klarer konnte die Kraftverteilung am Be-
cken herausgearbeitet werden. Die funk-
tionelle Einheit von Bindern und Kno-
chen spiegelt sich in der Ubertragung der
Zugkrifte der Bénder auf den Knochen
wider, wo diese Krifte dann im Sinne ei-
ner Zuggurtung in Druckkrifte umgewan-
delt und neutralisiert werden. Die Beein-
flussung der Stabilitit und Stressvertei-
lung im Becken durch das Einsetzen von
transiliosakralen Schrauben liefl sich am
FE-Computermodell wesentlich besser
verifizieren. Im Vergleich zu den Tests am
Kadaverbecken ist festzustellen, dass sich
die Funktion eines jeden einzelnen Ban-
des, einer Bandgruppe und die Auswir-
kungen der verschiedenen Lastfille auf
das Gesamtobjekt Becken wesentlich pri-
ziser objektivieren ldsst. Die wesentlichen
Vorteile des erarbeiteten Finite Elemente
Beckenmodells gegeniiber Kadaverbe-

1.Jahrgang - 112010 «. ;= 29
g (CAME]



Finite Elemente Modell des Beckens fur Belastungsversuche

cken und Kunststoffbecken lassen sich wie
folgt zusammenfassen:

1. Das FE-Modell beriicksichtigt sowohl
die knichernen als auch die ligamenté-
ren Bestandteile des Beckens.

2. Das FE-Modell respektiert die unter-
schiedlichen Eigenschaften des korti-
kalen und des spongidsen Knochens.

3. Das FE-Modell ist unabhéngig von me-
chanischen Messeinrichtungen und
Einspannungen.

4. Das FE-Modell basiert stets auf demsel-
ben CAD-Modell, Variationen zwischen
den Versuchsobjekten, wie bei der Ver-
wendung von Kadaver- oder Plastikbe-
cken, sind demzufolge ausgeschlossen.

5. Bei der Simulation 4Bt sich unter Beibe-
haltung der Versuchsbedingungen durch
die Anderung einer GréBe die Auswir-
kung auf das Gesamtobjekt bestimmen.

6. Die Beeintrichtigung des Versuchsob-
jektes durch die einwirkenden Belastun-
gen ist am FE-Modell ausgeschlossen.

7. Die Versuchsbedingungen sind am FE-
Modell immer gleich.

8. Die Anzahl der Versuche am FE-Mo-
dell ist nahezu unbegrenzt und wird nur
durch die Rechenleistung des Compu-
ters begrenzt.

9. Die Vergleichbarkeit von verschiede-
nen Versuchen wird mit dem FE-Mo-
dell verbessert.

10.Die finanzielle Belastung durch die
Versuchsobjekte sinkt mit der breiten
Anwendung des FE-Modells.

11. Ethisch-moralische Konflikte bestehen
beim Einsatz des FE-Modells nicht.

Kiinftig gilt es, das geschaffene FE-Mo-
dell weiter zu verbessern und so den na-
tiirlichen Verhiltnissen des humanen Be-
ckens weiter anzundhern. Hierfur ist es er-
forderlich, die Materialeigenschaften des
kortikalen und spongidsen Knochens so-
wie der Bandstrukturen priiziser zu ermit-
teln und in das Modell zu integrieren, um
ein hohes Niveau an Wirklichkeitsndhe zu
erreichen. Die bisher publizierten Kenn-
zahlen weisen noch eine hohe Streubreite
auf. Hierzu zdhlt auch die Konkretisierung
der Materialkennzahlen fiir das implemen-
tierte Bandscheibenmaterial.

Aus unfallchirurgischer Sicht besteht
Interesse an Tests alternativer Stabilisie-
rungs- und Osteosyntheseverfahren. Hier

expertMveﬂag®

Erlesene Weiterbildunge
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konnen bereits jetzt — analog den Versu-
chen mit den eingebrachten transiliosakra-
len Schrauben — einzelne Verfahren und
Kombinationen getestet werden. Dabei
stehen nicht nur das Verfahren an sich,
sondern auch Variationen innerhalb des
Verfahrens, wie Linge und Stirke von
Schrauben, Position der Schrauben, Wahl
der Verankerungspunkte von Fixateur-Pins
etc., im Focus. Auf diese Weise lieBen sich
Osteosyntheseverfahren besser als bisher
vergleichen und Belastbarkeitstests zu Er-
kennung eines locus minoris resistentiae
durchfiihren. In Zukunft wire es dann im
Falle einer Verletzung praktisch anzustre-
ben, die individuellen Mafinahmen zu ei-
ner optimalen Frakturstabilisierung am
Computer zu planen und dann mit Hilfe ei-
nes angeschlossenen Navigationssystems
im Operationssaal zu realisieren.
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