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Zusammenfassung

Im Rahmen der biomechanischen Simulation knécherner menschlicher Organe ist die Frage nach
einer befriedigenden Materialbeschreibung nach wie vor ungeldst. Computertomographische Daten-
sitze liefern eine rdumliche Verteilung der (Rontgen-) Dichte und ermdglichen damit eine gute Dar-
stellung der individuellen Geometrie. Weiter konnen die verschiedenen Materialbestandteile des
Knochens, Spongiosa und Kortikalis, voneinander getrennt werden. Aber die richtungsabhingige In-
formation der Materialanisotropie ist verloren.

In dieser Arbeit wird ein Ansatz flir eine anisotrope Materialbeschreibung vorgestellt, die es ermog-
licht, den Einfluss der individuellen kndchernen Struktur auf das makroskopische Materialverhalten
abzuschétzen.

Schliisselworte: menschlicher Unterkiefer, Simulation mit der Methode der finiten Elemente, in-
nerer Aufbau des Knochens, anisotrope Elastizitét.



1 Einleitung

Innere Struktur und duBlere Gestalt knocherner Organe werden unter anderem von den mechani-
schen Belastungen bestimmt [24]. Im Fall des menschlichen Unterkiefers ist dies relevant fiir
das Design zahnéarztlicher Implantate [18], fiir die Modellierung von Prothesen bis hin zur Pla-
nung und Optimierung komplexer craniofazialer Operationen [25]. Durch den Fortschritt bei
Soft- und Hardware gewinnt die computergestiitzte Simulation begleitend zu biomechanischen
Experimenten (in vivo oder in vitro) zunehmend an Bedeutung.

Allgemein erfordert die strukturmechanische Simulation
-- eine Geometrierekonstruktion in Form eines ,,FEM-tauglichen® Volumengitters,
-- eine Beschreibung des Lastfalls, also dullere Kréifte und weitere Randbedingungen,
-- sowie eine geg. vereinfachte Formulierung des Materialgesetzes.

Die Basis der Simulation sind i.d.R. computertomographische Datensdtze (CT/MR). Mit kom-
merziell verfligbarer Software ist eine befriedigende Rekonstruktion der individuellen Geome-
trie moglich [22]. Der Aufwand der Generierung des Volumengitters variiert je nach eingeset-
zter Software erheblich, stellt aber kein prinzipielles technisches Problem mehr dar.

Im Rahmen biomechanischer Simulation besteht die Beschreibung des Lastfalls in der Mo-
dellierung der Kraftiibertragung durch die Muskulatur, von Rand- und Zwangsbedingungen
durch die umgebenden Strukturen, sowie in der Erfassung der Funktionalitdt. Hier kann u.a. auf
anatomisches Vorwissen und experimentelle Untersuchungen aus der Literatur zuriickgegriffen
werden, was teilweise wiederum durch die Simulation validiert werden kann [11]. Wegen der
grundsétzlichen Komplexitét biologischer Zusammenhinge wird dieser Bereich noch auf lin-
gere Zeit eine grofle Herausforderung bleiben.

Ebenso besteht bei der Erfassung der individuellen elastomechanischen Eigenschaften der kno-
chernen Strukturen erheblicher Forschungsbedarf. Aus diesem Grund wird in vielen Simulatio-
nen von einem homogenen und isotropen Materialgesetz ausgegangen, der Fehler kann in die-
sem Fall allerdings bis zu 45 % betragen [4].

Das Fernziel ist die grundsdtzliche Anwendbarkeit der Simulation in der klinischen Praxis.
Deshalb besteht eine weitere Anforderung darin, den Aufwand aller Teilschritte gering zu hal-
ten und weitmoglich zu automatisieren. Die eingesetzte Software muss flexibel konfigurierbar
und einfach handhabbar sein.

Korioth et al. [12], [13] und Hart et al. [7] lieferten bereits zu Anfang des letzten Jahrzehnts
vereinfachte anisotrope Simulationen des menschlichen Unterkiefers, allerdings nicht individu-
ell. Die gesamte Modellgenerierung war mit groBem Aufwand verbunden. Pleschberger stellte
in seiner Dissertation 1999 einen Zugang zu einer individuellen und damit auch stark inhomo-
genen, aber isotropen Simulation vor [19]. Der Aufwand fiir die Modellgenerierung ist erheb-
lich reduziert und teilweise bereits automatisiert, z.B. die Ubertragung der Hounsfieldwerte in
die Materialkoeffizienten.

In der vorliegenden Arbeit wird ein Ansatz fiir eine individuelle anisotrope Materialformulie-
rung vorgestellt, sowohl in dem Verlauf der Trajektorien des elastischen Tensors als auch in
den Materialkoeffizienten. Das Ziel dieses immer noch vorldufigen Ansatzes ist vor allem die
Moglichkeit der Abschdtzung und Beurteilung des Einflusses der erheblichen individuellen
Schwankungen auf die Simulationsergebnisse von physiologischen oder unphysiologischen Be-
lastungssituationen. Das Ergebnis dieser Studien wird die weiteren Schwerpunkte des Ausbaus
der Simulation bestimmen.
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Abbildung 1: Mit Amira generiertes Oberflichengitter als Ausgangs-
basis fiir die Erzeugung des Volumengitters (ca. 50000 Tetraheder).
Kortikalis und Spongiosa sind getrennt, ebenso werden Zéhne und
Gelenkkapsel separat modelliert.

Die vorliegende Arbeit ist Teil eines Simulationsprojekts mit dem Ziel einer Software zur
Belastungssimulation des menschlichen Unterkiefers [9] [10][11]. In einer ersten Stufe soll
dem Anwender ein Modell an die Hand gegeben werden, mit dem die Belastung durch das
muskuloskelettale System vom Benutzer flexibel eingestellt werden und so die jeweilige Si-
tuation evaluiert werden kann.

Alle Simulationsbeispiele in dieser Arbeit gehen auf den allgemein verfiigbaren weiblichen
Visible Human Datensatz zuriick [17]. Das gesamte Pre- und Postprocessing, bis hin zur
Erzeugung des Volumengitters, siche u.a. Abbildung 1 und Kapitel 2, wird durch die am
ZIB entwickelte Softwareumgebung Amira™ abgdeckt [22]. Die FEM-basierten Bestandtei-
le dieser Arbeit sind ,,in*“ FeliCs verfasst, einem an der TU Miinchen von Eichenseher und
Gotz entwickelten Forschungscode [6].



2 Preprocessing mit Amira™

Vollstindig oder auch teilweise automatisierte
Aufbereitung medizinischer Datensétze ist nach
wie vor aktuelles Forschungsgebiet. Durch die In-
tegration sdmtlicher Schritte des Preprocessings
in Amira entféllt die aufwendige und fehleran-
fallige Implementation von Schnittstellen und Fil-
tern. Trotzdem ist die Erstellung geeigneter Mo-
delle immer noch mit hohem Aufwand verbun-
den.

Der erste Schritt ist eine halbautomatische Seg-
mentation der CT-Daten. Durch die Grauwert-
darstellung der CT-Daten ist es moglich, einzel-
nen ,,Materialien“, z.B. Knochen oder Weichge-
webe, unterschiedliche Labels zuzuweisen. Aus
dem segmentierten ,,LabelField“ wird durch ei-
nen eigens hierfilir entwickelten Algorithmus [23]
die Oberfliache rekonstruiert, siche Abbildung 2a.
Die entstandene Oberfldchentriangulierung ist zu
fein und zu spitzwinklig, um daraus ein ,,FEM-
fahiges™ Volumengitter zu generieren..

Deshalb wird dieses Gitter in geg. mehreren
Schritten simplifiziert und geglittet . Die Gitter-
qualitdt kann interaktiv verbessert werden. Fiir
die Generierung des tetrahedrischen Volumengit-
ters ist in Amira ein Advancing—Front—Algorith-
mus implementiert [21], [22].

Prinzipiell ist es moglich, Ansatzflichen der
Muskeln bereits bei der Segmentation der CT-
Daten zu markieren und so der Simulation zu-
ginglich zu machen. Die einzelnen Muskelfasern,
z.B. Musc. masseter superficialis und Musc.
masseter intermedius, sind durch ihre unter-
schiedlichen Zugrichtungen fiir die Simulation
relevant, aber im CT-Bild kaum zu erkennen.
Weiter wiinscht man sich z.B. fiir Sensitivitéts-
analysen groflere Variabilitdt. Deshalb ist es mog-
lich, iber einen ,,SurfaceEditor interaktiv die tri-
angulierten Oberflachen zu editieren und Rand-
flichen zu markieren. Fiihrt man diesen Schritt
am Oberflachengitter, also vor der Generierung
des Volumengitters durch, so wird die neue
Randbedingung bei der Gittergenerierung beriick-
sichtigt. Weiter ist es moglich, das Oberfld-
chengitter interaktiv zu verfeinern. Es ist auch
moglich, Randbedingungen nachtriglich am be-
reits generierten Volumengitter aufzubringen.

LT

Abbildung 2 a-c: Oberflachenrekonstruktion mit
Hilfe von Amira, a: feinmaschiges Gitter aus
dem LabelField (49000 Dreiecke), b: simplifi-
ziertes Gitter mit 18000 Dreiecken, c: sehr stark
simplifiziertes Gitter mit 2000 Dreiecken.



3 Ein Ansatz fiir eine individuelle anisotrope und inhomogene Materialbeschreibung

Knochen ist eines der hirtesten und steifesten Ma-
terialien im ganzen Korper. Auf makroskopischer Ebene
unterscheidet man zwei Hauptbestandteile, kortikalen
bzw. kompakten Knochen im &ufleren Bereich, spongio-
sen oder trabekuldren Knochen im Innern, siche Abbil-
dung 3. Neue Experimente an einem frischen Unterkiefer
[14] bestdtigen linear elastisches Verhalten im Bereich
von physiologischen Standardbelastungen, aber auch den
Bedarf einer angemessenen Materialbeschreibung. Die
groflen inter- und intraindividuellen Schwankungen bis
zu 30 %, abhédngig von Mineralgehalt, Alter oder auch
Erndhrungsgewohnheiten, erschweren eine realitdtsge-
treue Modellierung [8].

Knochen selbst kann als ein sehr komplexer Verbund-
werkstoff betrachtet werden, seine mechanischen Eigen-
schaften sind anisotrop, inhomogen und viskoelastisch.
Die CT-Daten stehen fiir die Dichte, eine Unterschei-
dung von Kortikalis und Spongiosa ist auf diese Weise
moglich, aber die dreidimensionale gerichtete Informati-
on iiber die ausgezeichneten Trajektorien des elastischen
Tensors ist verloren.

Die meisten anisotropen Materialien weisen eine innere
Symmetrie auf. Fiir biologische Materialien, wie Holz
oder Knochen, ist orthotrope oder transvers isotrope
Symmetrie typisch. Die mechanischen Eigenschaften
von orthotropen Materialien sind unterschiedlich in drei
zueinander orthogonalen Richtungen, hier in radialer,
tangentialer und axialer Richtung. Es ergeben sich neun
unabhingige Koeffizienten in der Matrix der elastischen

Abbildung 3: Die Bestandteile des

Kieferknochens: die duflere harte

Kortikalis, sowie die Spongiosa im

Inneren, sieche [20].

Abbildung 4: Uber die Grauwertunter-
schiede in den CT-Daten ist es moglich,
die Kortikalis und Spongiosa zu trennen
und so der Simulation zugénglich zu
machen.

Koeffizienten [15]. Transvers isotrope Materialien verhalten sich gleich entlang einer Sym-
metrieachse, was zu fiinf unabhingigen Koeffizienten in der Matrix der elastischen Koeffizien-
ten fiihrt. Auf der Basis von Ultraschallexperimenten haben Ashman und van Buskirk orthotrope
Symmetrie fiir den kortikalen Knochen des Kiefers festgestellt [2], dhnlich Arendts und Sigolot-
to [1]. Bei Misch et al. finden sich experimentelle Ergebnisse iiber die Spongiosa des Unterkie-

ferknochens [16].

El EZ E3 G12 G13

G23

P12

P13

P32

10.8 GPa 13.3GPa | 19.4GPa | 3.81 GPa | 4.12 Gpa

4.63 GPa

0.309

0.249

0.224

Die mit 1 bez. Richtung entspricht der radialen Komp., die mit 2 bez. der tangentialen, die dritte der axialen.

Tabelle 1: Orthotrope elastomechanische Koeffizienten fiir den menschlichen Unterkiefer gemal3 [2].

Der wesentliche erste Schritt fiir die anisotrope Simulation ist der Aufbau des Tensorfeldes der
ausgezeichneten Trajektorien der Elastizitit. Folgende Hilfsmittel stehen uns hierfiir derzeit zur
Verfligung, die individuelle makroskopische Geometrie des Unterkiefers des jeweiligen Pa-




tienten, die ebenfalls individuelle Dichteverteilung aus den Hounsfieldwerten der CT-Daten,
sowie experimentelle Ergebnisse aus der Literatur.

Ahnlich Hart et al. [7] oder Korioth et al. [12],
[13] gehen wir von lokal orthotroper bzw. trans-
vers isotroper Symmetrie aus, also jeweils von
einer radialen, tangentialen und axialen Kompo-
nente des elastischen Tensors. Um den globalen
Verlauf der axialen Komponente zu erfassen,
wird der Kiefer auf sein ,,Skelett” reduziert, dhn-
lich seiner mittleren Achse, sieche Abbildung 5
bzw. [3]. Wegen der starken Abweichungen in
der Geometrie, z.B. variiert der Kieferwinkel zwi-
schen 90° und 140°, ist das Skelett bereits Teil
der individuellen Modellierung. Aus dem Skelett
wird unter Hilfenahme der Oberflichengeometrie
des Kiefers das Tensorfeld der radialen,
tangentialen und axialen Richtung (Einheitsvek-
toren) rekonstruiert, siche Abbildung 6.

Im néchsten Schritt werden dem
entstandenen stetigen Einheitstensor-
feld konkrete Werte von unterschied-
lichen Elastizitits- und Schermoduln
und Poissonzahlen zugewiesen. We-
gen der fehlenden Zugénglichkeit
von echter dreidimensionaler gerich-
teter Information aus den CT-Daten
greifen wir an dieser Stelle auf expe-
rimentelle Daten aus der Literatur
zuriick. Die verfligbaren Materialun-
tersuchungen am Unterkieferknochen

haben zwar einen Schwankungsbe- i i tangentiale
reich von ca. 20%, ergeben aber i.d. Trajektorien
R. ein Verhiltnis von radialem zu Abbildung 6: Tensorfeld der ausgezeichneten Richtungen
tangentialem zu axialem Elastizitéts- der Elastizitit.

modul von ungefdhr 1:1.4:1.9 [1],[2].

Das Skelett dient nicht nur zur Rekonstruktion des Tensorfeldes, sondern auch zum Aufbau
einer stetigen Materialverteilung. Wir setzen den vordersten Punkt des Skeletts als ,,Nullpunkt*
und weisen abhingig vom Abstand zu diesem Punkt experimentell ermittelte Parameter fiir die
einzelnen Bereiche des Kiefers zu. Wiederum mit Hilfe des Skeletts konnen wir die so entstan-
dene Verteilung von diskreten Werten glétten, so dass wir stetige Skalarfelder fiir die radialen,
tangentialen und axialen Module bzw. Poissonzahlen erhalten. Wie eingangs bereits beschrie-
ben wird dies fiir Spongiosa und Kortikalis getrennt durchgefiihrt. Diese Materialverteilung ist
zwar physikalisch motiviert, aber nicht mehr individuell fiir den einzelnen Patienten.

Aus diesem Grund skalieren wir die Verteilung mit den wiederum individuellen Hounsfield-
werten aus den CT-Daten, siche Abbildung 7, und erhalten so eine individuelle anisotrope



Materialstruktur. Einen &hnlichen Schritt unter-
nimmt Pleschberger [19], allerdings flihrt er die
Hounsfieldwerte in isotrope elastische Koeftizi-
enten iiber.

In Abbildung 7 erkennt man deutlich die sehr
dichten Bereiche um den Processus coronoidus
(rot bzw. hell) im Gegensatz zu den weniger
dichten Bereichen um die restlichen Zdhne oder
an den Kondylen (blau bzw. dunkel). Gemal
des Vermogens der Knochenstruktur, sich an die
mechanischen Belastungen anzupassen, gibt
diese Verteilung Aufschluss iiber die Lastvertei-

lung und kann somit zu einer ersten heuris- Abbildung 7: Verteilung der Hounsfield-
tischen Validierung der Simulation herangezo- werte aus den CT-Daten.
gen werden.

Nach diesen Schritten ist es moglich, die lokalen Matrizen der neun bzw. fiinf voneinander
unabhingigen elastischen Koeffizienten zu formulieren. Um die Simulation im globalen Ko-
ordinatensystem des Kiefers durchzufiihren, miissen diese Matrizen noch entsprechend trans-
formiert werden. Dadurch werden alle 21 unabhidngigen Eintrdge der symmetrischen 6x6-Ma-
trix der elastischen Koeffizienten relevant. Das System von partiellen Differentialgleichungen
wird dann geméal Standardtheorie aufgestellt [5]. Derzeit erfolgt die Simulation auf der Basis
des FEM-Forschungscodes FeliCs [6]. Aus Griinden der Einfachheit wird in der aktuellen
Testphase auf lineare finite Elemente zuriickgegriffen. Wie bei dem Verhéltnis von 1:1.4:1.9
von radialem zu tangentialem zu axialem Elastizitdtsmodul zu erwarten, zeigen vor allem die
Deformation und die Auswertungsvariable, in die der Verzerrungstensor eingeht, einen sehr
deutlichen Einfluss der anisotropen Modellierung.

Im Rahmen des hiervorgestellten Projekts basieren die einzelnen Schritte auf den Tetraheder-
Gittern aus Amira, auf der Simulation mit FeliCs und sind realisiert fiir den menschlichen Un-
terkiefer. Dies sind aber keine prinzipiellen Einschrankungen. Der Ansatz ist ohne weiteres auf
andere kndcherne Organe libertragbar. Die Erzeugung des anisotropen Tensorfeldes, der gegli-
tteten und skalierten Materialverteilung bis hin zur Erstellung der Matrizen der 21 Eintrdge der
Matrix der elastischen Koeffizienten kann an jedes andere Finite-Element-Progamm, das voll
anisotrop rechnen kann, gekoppelt werden.

circumferentiale

: . Abbildung 8 a,b: Anisotropes Temsorfeld.
Trajektorien




angentiale,
axiale Trajektorien Abbildung 9 a-d: Vergleiche des Tensorfeldes mit einem unabhédngigen realen Pré-

parat, Photos: N. Krstin 2001.
4 Diskussion und Ausblick

In dieser Arbeit wurde ein Ansatz einer anisotropen Materialbeschreibung fiir den mensch-
lichen Unterkiefer vorgestellt, auf deren Basis der Einfluss der individuellen Abweichungen
abgeschitzt werden kann. Eine systematische Validierung und Auswertung ist derzeit in Arbeit.
Auf dieser Basis wird entschieden, ob eine Verfeinerung des vorgelegten Materialansatzes er-
forderlich ist.

Ein aktueller Schwerpunkt ist die Verbindung anisotroper Modellierung mit adaptiven numeri-
schen Techniken, um die Effizienz der Simulation bei gleichzeitiger Wahrung der Stabilitét der
Simulation zu erhéhen. Weiter wird an einer Erweiterung des im Rahmen der Unterkiefersimu-
lation zugreitbaren muskuloskelettalen Modells gearbeitet.

Die einzelnen Schritte des Simulationsaufbaus sind fiir sich genommen automatisiert, der An-
teil erforderlicher ,,Handarbeit* ist im Vergleich zu fritheren fremden und eigenen Arbeiten ge-
ring [7], [12], [13], [9]. Trotzdem ist die vollstindige Realisierung von CT-Datensatz bis zum
Simulationsergebnis noch mit hohem Aufwand verbunden.
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