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ZUSAMMENFASSUNG

Der demografische Wandel und die steigende Lebenserwartung fithren zu einer zunehmenden
Anzahl von Patienten mit degenerativen Verdnderungen der Wirbelsaule, die hdufig operative
Eingriffe erfordern. Dabei stellt die Wirbelfusion den Goldstandard dar. Trotz der Vielzahl
verfiigbarer Implantate bestehen weiterhin Probleme, wie die Anschlussdegeneration
benachbarter Segmente durch erhéhte mechanische Belastungen nach der Operation. In der
biomechanischen Forschung wird die Finite-Elemente-Methode (FEM) eingesetzt, um das
Verhalten der Wirbelséule nachzubilden und ein tieferes Verstidndnis zu erhalten. Insbesondere
patientenspezifische Modelle, die auf CT-Daten basieren, bieten prizise Einblicke in die
individuelle Anatomie und deren Einfluss auf die Stabilitdt und Beweglichkeit der Wirbelsiule.
Das in der vorliegenden Dissertation entwickelte numerische Modell der lumbosakralen
Wirbelsédule dient der prazisen Nachbildung deren biomechanischen Verhaltens. Es bietet die
Moglichkeit, den Einfluss verschiedener, chirurgischer Eingriffe patientenspezifisch zu
simulieren und so das Risiko von Komplikationen zu minimieren. Die daraus resultierenden
Erkenntnisse tragen zur Entwicklung neuer, optimierter Wirbelsdulenimplantate bei, die
individuell an die anatomischen Gegebenheiten des Patienten angepasst sind. Insgesamt
eroffnet das entwickelte Modell vielfdltige Anwendungsmoglichkeiten, von der praoperativen
Planung bis zur postoperativen Bewertung der Instrumentierung. Es bietet nicht nur
medizinische Entscheidungsunterstiitzung, sondern auch die Grundlage fiir weitere
Forschungen zur Verbesserung der biomechanischen Versorgung bei degenerativen
Wirbelsdulenerkrankungen.

SUMMARY

Demographic change and increasing life expectancy are leading to an increasing number of
patients with degenerative changes in the spine, which often require surgical interventions.
Vertebral fusion is the gold standard here. Despite the large number of implants available, there
are still problems such as the subsequent degeneration of neighbouring segments due to
increased mechanical stress after the operation. In biomechanical research, the finite element
method (FEM) is used to simulate the behaviour of the spine and to gain a deeper understanding.
In particular, patient-specific models based on CT data provide precise insights into the
individual anatomy and its influence on the stability and mobility of the spine. The numerical
model of the lumbosacral spine developed in this dissertation serves to precisely simulate its
biomechanical behaviour. It offers the possibility to simulate the influence of various surgical
interventions on a patient-specific basis and thus minimize the risk of complications. In
addition, implants used can be examined and weak points can be identified. Overall, the model
developed opens a wide range of possible applications, from preoperative planning to
postoperative evaluation of instrumentation. It not only provides medical decision support, but
also the basis for further research into improving biomechanical treatment for degenerative
spinal diseases.
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Motivation und Zielsetzung 1

1 MOTIVATION UND ZIELSETZUNG

Durch den demographischen Wandel und eine kontinuierlich steigende Lebenserwartung
nimmt die Anzahl der behandlungsbediirftigen Personen mit degenerativen Veranderungen der
Wirbelséule stetig zu [DRE+10]. Die dabei entstehenden Riickenschmerzen besitzen eine hohe
Inzidenz. Etwa 80 % -85 % aller Menschen in Deutschland und in vergleichbaren
Industrieldndern leiden im Laufe ihres Lebens darunter. Riickenschmerzen kénnen je nach
Intensitdt und Dauer die Lebensqualitit und Alltagsaktivitit betroffener Menschen stark
einschrinken [FPO5, KHF+17]. Kann die erkrankte Person nicht durch manuelle Therapie
behandelt werden, ist ein operativer Eingriff unabdingbar [MTP18]. Die Fusion der
Wirbelkdrper stellt den Goldstandard fiir betroffene Patienten dar [MR19, VG12].

Durch die Erweiterung der biomechanischen Kenntnisse iiber die menschliche Wirbelsdule
konnten Qualitit und Erfolg der operativen Eingriffe deutlich gesteigert werden. Der Erfolg
eines solchen Eingriffs definiert sich dabei durch das Erlangen primérer biomechanischer
Stabilitdt durch das Implantat [BA0O8, WWC+98]. Weitere Ziele einer erfolgreichen Operation
sind (i) die Aufrechterhaltung oder Rekonstruktion der physiologisch korrekten Position der
Wirbelséule, (ii) der Erhalt mdglichst vieler Bewegungssegmente und (iii) die Verhinderung
weiterer Komplikationen [BJ13], wie beispielsweise die Fehlpositionierung des Schraube-Stab-
Systems. Des Weiteren zdhlt die Beschddigung von Muskeln oder Nerven durch
Verdnderungen der Biomechanik der Wirbelsdule dazu [BAO0S].

Fiir die erfolgreiche Operation ist die Auswahl des geeigneten Implantates und der geeigneten
Operationstechnik im Hinblick auf die anatomischen und physiologischen Besonderheiten des
individuellen Patienten von groBBer Wichtigkeit [BJ13, BAOS]. Jede Region der Wirbelsdule hat
thre eigenen anatomischen, biomechanischen und biologischen Eigenschaften. Aspekte, wie
Wirbelsdulenkriimmung, Beweglichkeit, Belastungsbedingungen sowie das
Knochenheilungspotenzial, beeinflussen die Wahl des Implantats und des chirurgischen
Ansatzes [BA0O8]. Aus diesem Grund unterscheiden sich Wirbelsdulenimplantate nicht nur in
threr GroBe, sondern folgen auch verschiedenen bevorzugten regionsabhingigen
Stabilisierungsprinzipien [BAO8]. Diesbeziiglich sind beispielsweise das Schraube-Stab-
System [Tum21] im Bereich der Lendenwirbelsdule oder das Schraube-Platten-System [LY21]
im Bereich der Halswirbelsdule zu nennen. Trotz der zur Verfiigung stehenden Auswahl an
Implantaten und Operationstechniken bestehen weiterhin fundamentale Probleme, die den
Erfolg einer Operation negativ beeinflussen konnen [GEB+18, KE06]. Typische Probleme sind
beispielsweise die Lockerung des Implantates, sein Einsinken in den Wirbelkdrper oder die
Verschiebung des Implantates im Zwischenwirbelbereich. Eine weitere grole Problematik ist
die Anschlussdegeneration benachbarter Bewegungssegmente durch eine postoperative hohere
mechanische Belastung [KE06, BAOS]. Griinde fiir die zuvor beschriebenen Probleme sind
unpassend dimensionierte Implantate, eine hohe Varianz der anatomischen Gegebenheiten des
Patienten, eine fehlerhafte Platzierung des Implantats oder eine mangelhafte Fixierung der zu
fusionierenden Wirbelkorper, aber auch Fehler durch den behandelnden Arzt [BJ13, GEB+18].
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Zur Verbesserung der medizinischen Versorgung und der Vertiefung des Verstindnisses der
mechanischen Zusammenhénge innerhalb der Wirbelsédule ist die Biomechanik ein relevanter
Bereich der Wissenschatft.

In der Biomechanik wird Fachwissen (Expertenwissen) aus den Biowissenschaften und der
angewandten Mechanik kombiniert, um die Auswirkungen von Kriften, Momenten und
Verschiebungen zu analysieren und zu quantifizieren, die unter verschiedenen Bedingungen
auf das (Muskel-, Knochen-, Nerven- 0.4.) Gewebe einwirken [GEB+18, BMB+17]. In der
Regel werden Modelle entwickelt, die ein hinreichendes Abbild der Realitéit darstellen, um
anhand dieser Modelle Therapiekonzepte zu evaluieren und weiterzuentwickeln [BMB+17].
In silico Modelle, besser bekannt als computergestiitzte oder biomechanische Modelle, werden
in der Wirbelsdulenforschung zunehmend zur Untersuchung komplexer mechanobiologischer
Phinomene eingesetzt. Beispielhaft sind die Untersuchungen der Forschungsgruppe 5177 — Die
Dynamik der Wirbelsdule zu nennen, die mit einem validierten muskuloskelettalen in vivo
Modell individuelle Belastungen im Bereich der Wirbelsdule und des Beckens betrachten
konnen [Cha25]. Diese Modelle bieten eine praktikable Alternative, um die physikalischen und
materiellen Eigenschaften zu untersuchen [GEB+18]. Erstmals ist 1973 die Finite-Elemente-
Methode im Bereich der menschlichen Wirbelsdule zum Einsatz gekommen. Seitdem spielt
diese Methode eine immer wichtigere Rolle bei der Erweiterung des Verstdndnisses der
grundlegenden Biomechanik der Wirbelsdule [KE06]. Auf Grund ihrer hohen Komplexitét
zdhlt die Wirbelsdule zu den anspruchsvollsten Strukturen fiir die numerische Modellierung
[MHH+10].

Modelle, die aus CT-Scans oder MR-Bildern abgeleitet werden, erfordern im Allgemeinen die
Schritte der Bildsegmentierung, der Oberflichenmodellierung und der Volumendiskretisierung
und sind daher in ihrer Erstellung und der anschlieBenden Berechnung sehr zeitaufwéndig
[DTG+15, SHS+06]. Daher konzentrieren sich die meisten Studien auf isolierte Wirbel oder
Wirbelsdulensegmente. Auflerdem werden Zwischenwirbelscheiben und Ligamente in der
Regel idealisiert modelliert [DZS+14]. Eine Vielzahl von Forschungsgruppen hat bereits
klinisch relevante und akkurate Modelle der menschlichen Lendenwirbelsdule zur
Untersuchung  verschiedenster biomechanischer Bereiche generiert [DZS+14]. In
Forschungsprojekten sind die Materialmodelle des passiven Bewegungsapparates, zu dem die
Knochen, die Bidnder und die Gelenke gehoren [RK20], innerhalb des numerischen
Simulationsmodells angepasst worden. Die Nachbildung des Verhaltens im menschlichen
Korper kann dadurch besser realisiert werden. Schmidt et al. [SHD+07] untersuchen im Verlauf
der Anpassung des Simulationsmodells die Einfliisse der einzelnen Ligamente auf den
erreichbaren Bewegungsumfang der Lendenwirbelsdule. Dariiber hinaus wird das exakte
Verhalten der Zwischenwirbelscheibe intensiv erforscht, um mdglichst realitétsnahe
Beanspruchungen sowie Verformungen infolge der Belastung der einzelnen
Zwischenwirbelscheibenelemente zu erhalten [HSC+07, SKH+07]. Vermehrt finden sich
Modelle der Lendenwirbelsdule, bei denen der Einfluss der ortlichen Muskulatur auf
Bewegungen und Beanspruchungen untersucht wird [SGR+13, RLN+21]. Aber auch
Implantate wie Pedikelschrauben und wirbelfusionierende Implantate finden eine immer hoher
werdende Beachtung [DRG20, VVA+22]. Die bisherigen aus der Literatur [DZS+14]
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bekannten Modelle nutzen héufig vereinfachte Geometrien und Materialmodelle zur
Beseitigung ungewollter negativer Einfliisse auf die Simulationen. Diese Modelle werden zur
Verbesserung des Verstindnisses allgemeiner biomechanischer Vorgédnge innerhalb der
Lendenwirbelsdule verwendet.

Die Zielsetzung der vorliegenden wissenschaftlichen Arbeit ist die Ermdglichung der
Partizipation der Angewandten Mechanik der Universitidt Paderborn am Forschungsgebiet der
numerischen Analyse lumbosakraler Wirbelsdulen. Zur Erreichung der Zielsetzung wird im
nachfolgenden das bendtigte Vorgehen beschrieben. Die Erstellung eines in silico Modells
erfordert umfassende Kenntnisse der biomechanischen Eigenschaften der lumbosakralen
Wirbelséule, die als Grundlage fiir die Generierung des numerischen Modells dienen. Die
numerische Modellierung der Zwischenwirbelscheibe, der Ligamente und der kndchernen
Strukturen erfordert einen iterativen Kalibrierungsprozess der Materialeigenschaften, um eine
moglichst priazise Nachbildung der realen biomechanischen Verhiltnisse zu gewdhrleisten. Die
abschlielende Validierung erfolgt durch den Vergleich mit etablierten Modellen und in vitro
Untersuchungsergebnissen, um die Validitit der numerischen Ergebnisse sicherzustellen. Im
Wesentlichen kann ein in silico Modell als wertvolles, kosteneffizientes Werkzeug fiir die
Untersuchung der Einfliisse verschieden gearteter Instrumentierungen auf die Strukturen der
Wirbelsdule betrachtet werden. Die zu erwartende Stabilitdt der Wirbelsaule, z. B. durch einen
chirurgischen Eingriff, kann a priori patientenspezifisch simuliert und bewertet werden und
dem Mediziner wertvolle Einblicke und quantifizierbare Metriken iiber den Erfolg oder den
moglichen Misserfolg des geplanten operativen FEingriffs gewédhren, die bei der
Entscheidungsfindung vor der Durchfiihrung der gewiinschten Behandlung hilfreich sind
[LVP+09]. Zudem besteht die Moglichkeit, die Belastungen bestehender Implantate zu
analysieren, wodurch Uberbeanspruchungen auf Grund alltéiglicher Belastungen vorhergesagt
werden konnen. Die Identifikation numerisch bestimmter Schwachstellen erlaubt die gezielte
Entwicklung neuer Wirbelsdulenimplantate. Dabei werden die individuellen Geometrien der
Wirbelkontur patientenspezifisch beriicksichtigt.
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2 BIOMECHANISCHE GRUNDLAGEN

Dieses einleitende Kapitel dient der Bildung des Grundverstindnisses liber den Aufbau und die
biomechanischen Eigenschaften der menschlichen Lendenwirbelsdule. Zur Verstindnisbildung
wird in Abschnitt 2.1 die international einheitliche anatomische Nomenklatur erldutert und die
grundlegende Aufteilung des menschlichen Bewegungsapparates dargelegt. Der Schwerpunkt
des Abschnittes 2.2 ist die ganzheitliche Betrachtung der menschlichen Lendenwirbelsdule und
deren anatomischer Aufbau sowie deren biomechanische Funktionsweise. Erkrankungen der
Wirbelsdule und deren Behandlungsmoglichkeiten werden in Abschnitt 2.3 eingehend
betrachtet. Die Grenzen, die der Behandlung zu Grunde liegen, werden abschlieBend in
Abschnitt 2.4 beleuchtet.

2.1 Der menschliche Bewegungsapparat

a) b)
Longitudinalachse ) .
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medial
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R " Tventral

Transversalebene

Transversalachse
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proximal
distal

Sagittalaghse
kaudal

\'

Sagittalebene

Abbildung 2.1:  Orientierung am menschlichen Korper nach [RK20]
a) Hauptebenen und Hauptachsen am menschlichen Korper
b) Anatomische Normalposition mit Richtungsbezeichnungen

Fir die Beschreibung der Lendenwirbelsdule ist es notwendig, einige in der Medizin
gebriuchliche Begriffe zu erldutern. Dabei ist die Lage und die Ausrichtung des menschlichen
Bewegungsapparates standardmdBig auf den Schwerpunkt einer aufrechtstehenden Person
bezogen [RK20]. In der Normalposition ist das Gesicht nach vorne gerichtet, die Arme hingen
seitlich herab und die Handinnenflichen sind entweder zum Korper oder nach vorne
ausgerichtet. Die Beine stehen parallel nebeneinander und die Fiile zeigen dabei nach vorne
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[PS15]. Zum besseren Verstdndnis sind in Abbildung 2.1: die nachfolgenden Begrifflichkeiten
visualisiert.

Die Longitudinal-, Transversal- und Sagittalachse sind senkrecht zueinander verlaufende
Achsen und bilden ihren Schnittpunkt im Korperschwerpunkt [RK20]. Die Achsen und Ebenen
konnen beliebig entlang ihrer Normalvektoren bewegt und so in unendlicher Haufigkeit durch
den Korper gelegt werden [Kugl7]. Zusétzlich zu den Achsen und Ebenen werden Lage- und
Richtungsbezeichnungen definiert (Abbildung 2.1 b). Die Lagebezeichnungen geben an, wie
Organe oder Strukturen zueinander gelegen sind. So befindet sich beispielsweise das proximale
Ende des Unterschenkels beim Knie und das distale Ende beim Fuf. [Kugl7] In Bezug auf die
Wirbelséule sind die Begriffe kranial, kaudal, dorsal und ventral von wesentlicher Bedeutung.
Durch die Richtungsbezeichnungen werden die Bewegungsrichtungen einzelner Gliedmalen
und des Rumpfes definiert [Kugl7]. Hinsichtlich der Wirbelsdule sind besonders die Rotation,
Flexion und Extension wiederkehrende Begriffe. Die Lage- und Richtungsangaben beziehen
sich auf den Korper und sind daher unabhingig von der Orientierung des Korpers relativ zur
Umgebung [RK20]. Der Patient kann aufrecht im Raum stehen oder waagerecht im Bett liegen,
der Kopf befindet sich in beiden Fallen kranial des Rumpfes.

Die Gesamtheit des menschlichen Bewegungsapparates wird durch einen passiven und einen
aktiven Teil klassifiziert [RK20]. Die Regionen des Skeletts, die bewegt werden, bilden den
passiven Bewegungsapparat [ASO8]. Zugehdrig zum passiven Bewegungsapparat sind die
Knochen, Biander und Gelenke. Diese Regionen ermdglichen die Lastlibertragung und dienen
der Statik des Bewegungsapparates [KumO05]. Die Regionen des Bewegungsapparates, die
Bewegungen bewirken, bilden den aktiven Bewegungsapparat und werden durch Muskeln und
Sehnen, die die Muskeln mit den Knochen verbinden, repréasentiert [ ASOS].

2.2 Die menschliche Wirbelsiule

In der vorliegenden Forschungsarbeit liegt der Fokus auf der Lendenwirbelsdule, weswegen
primir dieser Teil der Wirbelsdule im Nachfolgenden detaillierter beschrieben wird. Dazu
zdhlen die Erldauterung des Aufbaus und der Funktionsweise der Lendenwirbelsdule, mit einer
tiefergehenden Betrachtung der einzelnen Elemente der Wirbelsédule in Form der Wirbelkdrper,
der Zwischenwirbelscheibe und des Bandapparates.

2.2.1 Anatomischer Aufbau der Wirbelsdule

Auf der Sagittalebene in Richtung der dorsalen Seite des menschlichen Korpers gelegen,
verbindet die Wirbelsdule die Extremititen miteinander [SSS+18]. Die menschliche
Wirbelsdule setzt sich aus 24 einzelnen Wirbeln, den damit fest verbundenen 23
Zwischenwirbelscheiben sowie der in kaudaler Richtung anschlieBenden Sakralwirbelsédule
zusammen [PS15]. Zur Verdeutlichung der Beschreibungen der menschlichen Wirbelsdule sind
grafische Darstellungen in Abbildung 2.2 gegeben. Weiterfithrend kann die Wirbelsdule in vier
Regionen unterteilt werden, die sich wie folgt gliedern: Die Halswirbelsdule mit sieben
zervikalen Wirbeln (C1-C7), die Brustwirbelsdule mit 12 thorakalen Wirbeln (Th1-Th12), die
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Lendenwirbelsdule mit fiinf lumbalen Wirbeln (L1-L5) und die Sakralwirbelsdule, bestehend
aus dem Kreuz- (S1) und dem Steiflbein (S2) [SSS+18]. Dabei leistet jede Region der
Wirbelsiule ihren individuellen Beitrag zur Ubertragung der Gewichtskraft des Kopfes, des
Halses, des Rumpfs und der Arme auf die Beine. Zugleich gewéhrleistet die Wirbelsdule eine
hohe Beweglichkeit des Oberkorpers und bietet dem Riickenmark mechanischen Schutz
[AAE+17]. Bei der ventralen Betrachtung hat die Wirbelsdule eine gerade und symmetrisch
erscheinende Form. Wird die Wirbelsdule von lateral betrachtet, weist sie eine doppelte
S-Kriimmung auf, die aus vier einzelnen Kriimmungen gebildet wird.

a) b) ‘
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; (Thorakalkyphose) 3 I-XII
4 >
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’ J
thorakolumm Z ¥ )
Ubergangsregion ) *

L LWS i | Lendenwirbel
. (Lumballordose) % [-V
lumbosakrale : - ) ~ i 2
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\ Sakralwirbelsaule L Qo
(Sakralkyphose) akrum

Abbildung 2.2:  Unterteilung der menschlichen Wirbelséule nach [SSS+18]
a) Regionen der menschlichen Wirbelsdule aus lateraler Ansicht
b) Wirbel der Wirbelséule aus ventraler Ansicht

Die Regionen der Halswirbelsdule und der Lendenwirbelséule sind nach ventral konvex
gekriimmt. Diese Kriimmung wird als Zervikal- bzw. Lumballordose bezeichnet. Sowohl der
Thorakal- als auch der Sakralbereich der Wirbelsdule sind nach ventral konkav gekriimmt. Sie
werden Zervikal- bzw. Sakralkyphose genannt [PS15, BJ13]. Durch die alternierenden
Kriimmungen der Wirbelsdule mit den Zwischenwirbelscheiben werden axiale Sto3e dhnlich
einer Feder gedampft, um den Korper vor Erschiitterungen zu schiitzen [AAE+17].

In den nachfolgenden Abschnitten werden die einzelnen Bestandteile der Wirbelsdule genauer
betrachtet. Dabei wird insbesondere auf die fiir diese Arbeit relevante Region der Wirbelsaule,
die Lendenwirbelsdule, eingegangen.



Biomechanische Grundlagen 7

2.2.2  Der Lendenwirbel

Mit Ausnahme des ersten und des zweiten Halswirbels folgen alle Wirbel dem gleichen Aufbau
[PS15]. Sie setzen sich aus dem Wirbelkorper (Corpus vertebrae), dem Wirbelbogen (Arcus
vertebrae) und den Wirbelbogenfortsdtzen (Processus arcus vertebrae) zusammen [AAE+17].
Durch die steigende Belastung von kranial nach kaudal nimmt das Volumen der Wirbelkorper
in dieser Richtung zu, sodass die Lendenwirbelkorper das grofite Volumen aufweisen [Ben06].
Die Form der Wirbel variiert von einer Nierenform in der kranialen Region zu einer ovalen
Form in der distalen Region der Lendenwirbelsdule [KumO5].

Der Wirbelkorper nimmt hauptsdchlich die axial wirkende Belastung, in Form von
Kompression, durch das Korpergewicht und Muskelkrifte auf [BAOS]. Die Wirbel gehdren zu
der Gruppe der Knochen mit einer unregelméafBigen Gestalt (Abbildung 2.3), da sie gleichzeitig
Stiitz-, Bewegungs- und Schutzfunktion iibernehmen miissen [RK20]. Das spongidse Innere
der Wirbelkorper wird von einer hoherfesten kortikalen Schicht umgeben. Durch diesen Aufbau
ist die Deformierbarkeit des Wirbels und damit einhergehend eine gewisse Elastizitét
gewihrleistet. Dennoch bieten die Wirbelkdrper eine hohe Festigkeit. Die Kombination aus
Deformierbarkeit und Festigkeit erfiillt eine stoBddmpfende Funktion [KS12]. Die
Wirbelkorper werden an den kaudalen und kranialen Flichen durch Endplatten (Facies
intervertebralis inferior et superior) begrenzt, welche aus kompaktem Knochen bestehen und
von einem Knorpelgewebe bedeckt sind. Die Endplatten und die Knorpelschicht sind jeweils
etwa 0,5 mm stark. Zum Zentrum der Endplatten nimmt die Dicke etwas ab, daher ist der
zentrale Bereich der Wirbelkdrper weniger belastbar als der Randbereich [BJ13]. AuBlerdem
bestehen Festigkeitsunterschiede zwischen der kranialen und der kaudalen Endplatte. Die
kaudale Endplatte besitzt eine deutlich hohere Festigkeit als die kraniale [Ben06].

a) Processus spinosus b) Processus articularis
l Facies articularis superior
superior
Arcus P
Processus

vertebrae \ )

/ costalis
f/ A W"}‘TF“'",?.".”‘*’ ~
poe . Foramen P
/ i Vertebra]e/. g S /
‘ \ ) Corpus W

Pedlculus

W

Facies / . :
intervertebralis inferior

vertebrae o essus articularis

superior Facies articularis inferior

Abbildung 2.3:  Aufbau der Wirbel der Lendenwirbelsdule nach [SSS+18]
a) Ansicht des Lendenwirbels .4 von kranial
b) Ansicht des Lendenwirbels L4 von links-lateral

Dorsal am Wirbelkorper befindet sich der Wirbelbogen (Arcus vertebrae), der zusammen mit
dem Wirbelkorper das dreieckig geformte Wirbelloch (Foramen vertebrale) bildet. Die
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Aneinanderreihung der Wirbel bildet den Wirbelkanal, durch den das Riickenmark geschiitzt
wird [PS15, SSS+18]. An dem Wirbelbogen wiederum befinden sich insgesamt sieben
Wirbelbogenfortsitze. Nahe des Wirbelbogens (Pediculus) entspringen je Seite ein oberer und
ein unterer Gelenkfortsatz (Processus articulares superiores et inferiores), die sich senkrecht in
Richtung kaudal und kranial ausrichten. An den Enden der Gelenkfortsétze befinden sich die
Gelenkfldchen (Facies articularis). Die Gelenkflichen der nach kranial gerichteten
Gelenkfortsétze sind leicht konkav gewdlbt und nach medial gerichtet. Die Gelenkfldchen der
nach kaudal gerichteten Gelenkfortsédtze hingegen sind leicht konvex und nach lateral gerichtet.
So bilden die nach kaudal gerichteten Gelenkfortsdtze mit den nach kranial gerichteten
Fortsdtzen des benachbarten Wirbels die Zwischenwirbelgelenke [SSS+18]. Mit einer nahezu
horizontalen Ausrichtung ragen die Querfortsdtze (Processus costalis) nach dorsal gerichtet
beidseitig aus dem Wirbelbogen hervor. Die Breite des Querfortsatzes nimmt von kranial nach
kaudal zu und beim flinften Lendenwirbel ist der Processus costalis hidufig abgerundet [PS15].
Nach dorsal steht ein unpaarig auftretender, fast horizontal ausgerichteter Dornfortsatz
(Processus spinosus) hervor, der im Bereich der Lendenwirbelsédule eine kraftige Auspragung
besitzt [PS15]. Die paarig auftretenden Querfortsétze und der einzeln vorhandene Dornfortsatz
dienen der Muskulatur als Ansatzpunkte und als Hebel zur Bewegung der Wirbelsdule [AS08].
Im Rahmen dieser Forschungsarbeit wird jedoch die Muskulatur, also der aktive
Bewegungsapparat, au3eracht gelassen.

Fiir die biomechanischen Untersuchungen der Wirbel ist eine eingehende Kenntnis iiber das
System der Knochen erforderlich. Knochen ist ein komplexer Verbundwerkstoff, der lebende
und nicht lebende Materie enthilt. Zu der lebenden Materie zdhlen die Zellen der Osteoblasten
und der Osteoklasten, die fiir den Aufbau und den Abbau des Knochens verantwortlich sind.
Aus den Osteoblasten entstehen vollstandig von mineralischer Knochensubstanz iiberzogene
Osteozyten, die liber mikroskopische Kanéle untereinander verbunden sind [RK20].
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Abbildung 2.4:  Spannungs-Dehnungs-Diagramm der Kortikalis [Fra08]

Die maligeblichen mechanischen Eigenschaften konnen in vereinfachter Form durch den
Elastizitdtsmodul (E-Modul) und die Querdehnzahl v beschrieben werden, die den typischen
linear-elastischen Bereich fiir physiologische Belastung abdecken (Abbildung 2.4:) [RK20]. Im
Anschluss an den linear-elastischen Bereich folgt der plastische Bereich, in dem bleibende
Schéden in Form von Mikrorissen im Knochen entstehen kdnnen. Durch diese wird die
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Nachgiebigkeit des gesamten Wirbels erhoht, sodass bei weiter steigender Belastung einzelne
Risse wachsen, die sich bei fortschreitender Belastung verbinden und in einem finalen Versagen
des Wirbels resultieren [Fra08].

Weiterhin ist zu beachten, dass die kortikalen sowie die spongidsen Bereiche anisotropes und
inhomogenes Materialverhalten aufweisen, was bedeutet, dass richtungsabhingige
Unterschiede der Materialeigenschaften vorliegen [LHG96]. Eine definitive Aussage iiber den
maximalen oder den minimalen E-Modul ist auf Grund der Komplexitdt der kndchernen
Struktur nahezu unmdglich, wie der in Tabelle 2.1 angegebene Bereich verdeutlicht. Der grof3en
Varianz der Materialeigenschaften innerhalb eines Wirbels schlief3t sich die Individualitét der
Materialeigenschaften der Wirbel eines jeden Patienten an. Durch beispielsweise genetische,
belastungs- oder altersbedingte Einfliisse auf die knocherne Struktur ist davon auszugehen, dass
iiber die in der Literatur angegebenen Werte fiir den E-Modul hinaus, hohere, aber auch
niedrigere Werte bei den Knochen eines Patienten zu finden sind [LHG96, MBS+15, KDO06].

Tabelle 2.1: Materialeigenschaften der Knochen

Kortikalis Spongiosa Materialverhalten Literatur

Transversal isotrop,

Elastizititsmodul [MPa] 3000-22000  50-700 . .
linear elastisch

[LHGY6],
Poissonzahl 0,2-0,484 0,2-0,45 [SB16],
‘ [KDO6]
Schubmodul [MPa] 1400-5400  41,7-48,3 Transversal isotrop,
linear elastisch
Streckgrenze
R. [MPa 114 [VG12]
- MBHI16]
Zugfestigkeit [ 5
R“g ;:P' sxet 52205 0,5-5 [VG12],
m [MPa [KDO6]
Druckfestigkeit [MPa] 106-193 0,2-378
[KDO6],
Bruchdehnung [g] 0,78-1,5 0,6-2,5 [MBHI16],
[WPO1],
Dehnung Druck [BFL+12]
Streckgrenze Re. 0,84 6-6,7
Dehnung Druck WP91
Zugfestigkeit Ry, <2 7.4-9.5 [ ]

Der zuverléssigste alleinstehende Pradiktor fiir den £-Modul und die Festigkeitseigenschaften
von spongidsem Knochen ist die Dichte [Her16]. Die scheinbare Dichte eines Wirbels ist das
Produkt aus dem Volumenanteil des knochernen Wirbelmaterials und der Gewebedichte von
Knochen, wobei letzteres annihernd konstant bei etwa 2,0 g/cm? liegt [KDO06]. Patienten, die
beispielsweise unter Osteoporose leiden, erfahren eine stetig voranschreitende Reduktion der
scheinbaren Knochendichte sowie der Gewebedicht von Knochen. Knochen weist eine hohe
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Steifigkeit bei gleichzeitig hoher Sprodheit auf. Aus diesem Grund ist die bendtigte
Verformung bis zum Versagen gering, wodurch wiederum das Risiko von Wirbelfrakturen
erhoht wird [Cow01]. Im Allgemeinen ist davon auszugehen, dass Osteoporosepatienten eine
Reduktion der Knochenfestigkeit erfahren [Herl6]. Sollen Grenzbelastungen im Knochen
untersucht werden, werden zusétzlich zum E-Modul und der Querdehnzahl die FlieBgrenze Re
bzw. Rpoo sowie die Bruchgrenzen Ry und Rmprek  bendtigt [RK20]. Diese
Materialeigenschaften dienen der Bewertung von Beanspruchungen innerhalb des Knochens.
Sie lassen Riickschliisse auf mogliche Schiadigungen des Knochens zu und helfen, die
Auswirkungen von Belastungen zu beurteilen.

2.2.3 Die Zwischenwirbelscheibe

Zwischen zwei benachbarten Wirbeln befindet sich die Zwischenwirbelscheibe (discus inter-
vertebralis), umgangssprachlich auch Bandscheibe genannt, die die zentrale Einheit des
komplexen Bewegungsmechanismus der Wirbelsdule bildet. In der Regel befinden sich 23
Zwischenwirbelscheiben innerhalb der Wirbelsdule, lediglich der Atlas und der Axis der
Halswirbelsdule sind durch ein echtes Gelenk verbunden und die Sakral- und Steibeinwirbel
sind verschmolzen und besitzen somit keine Zwischenwirbelscheiben. Die
Zwischenwirbelscheibe ist mit den knorpeligen Endplatten und den knochernen Randleisten
der angrenzenden Wirbelkdrpern verwachsen und in Abbildung 2.5 im Detail dargestellt.
[AAE+17]
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Abbildung 2.5:  Aufbau der Zwischenwirbelscheibe der Lendenwirbelsdule nach [SSS+18]
a) Ansicht der Zwischenwirbelscheibe aus ventral
b) Schnittansicht der Zwischenwirbelscheibe

Im Bereich der Lendenwirbelséule besitzen die Zwischenwirbelscheiben eine Keilform und
tragen so zur Ausbildung der Lordose bei [AS08]. Die Zwischenwirbelscheibe der
Lendenwirbelsdule besitzt eine durchschnittliche Hohe von 10 mm [PS15]. Die elastische
Zwischenwirbelscheibe besteht in ihrem Aufbau aus drei Teilen, einem inneren
fliissigkeitsreichen Gallertkern (Nucleus pulposus), einem dufleren Faserring (Anulus fibrosus)
und zwei knorpeligen Endplatten [SSS+18]. Mit einem Wasseranteil von bis zu 80 % kann der
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stark hydrophile Nucleus pulposus aus mechanischer Sicht mit einem hydrostatischen System
verglichen werden [BJ13]. Die Abgrenzung zum umgebenden Anulus fibrosus ist flieBend und
ohne klare Abgrenzung [PS15]. Der Anulus fibrosus besitzt einen lamellenartigen Aufbau aus
einem straffen kollagenen Bindegewebe mit konzentrisch angeordneten, sich stets
iiberkreuzenden, benachbarten Fasern [AAE+17]. Durch diese charakteristische Struktur der
Fasern konnen Scherkrifte sowie die Beanspruchung, welche der Nucleus pulposus auf den
Anulus fibrosus ausiibt, optimal kompensiert werden [Pre98]. Bei der Extension, der Flexion
oder der lateralen Flexion, die als Belastung auf die Zwischenwirbelscheibe auftreten, kommt
es zu einer Druckerh6hung im Nucleus pulposus [PS15]. Infolge der Belastung des Nucleus
pulposus wolbt dieser sich nach auflen und iibt Druck auf den Anulus fibrosus und die
Endplatten aus. Auf Grund seiner Struktur transformiert der Anulus fibrosus den durch den
Nucleus pulposus hervorgerufenen Innendruck in Zugspannungen [SSS+18]. Dadurch wird
selbst bei Deformationen der Zwischenwirbelscheibe durch Seitneigung oder Beugung eine
gleichméafBige Druckverteilung auf die Endplatten erreicht [BJ13].

2.2.4 Der Bandapparat

Alle Bénder, auch Ligamente genannt, der Wirbelsdule sind morphologisch und funktionell als
Einheit zu verstehen. Daher wird ihre Gesamtheit auch als Bandapparat bezeichnet. Dieser
Bandapparat verbindet die einzelnen Teile der Wirbel miteinander und sorgt dadurch fiir eine
stiitzende Wirkung innerhalb der Wirbelsdule [KDO06]. Dariiber hinaus ermdglicht der
Bandapparat die physiologischen Bewegungen sowie deren Einschrinkung, um die
Wirbelsdule effektiv vor Verletzungen zu schiitzen [BJ13]. Durch die unterschiedlichen
Ansatzpunkte konnen die Ligamente den unterschiedlichen Bereichen der Wirbel zugeordnet
werden. Das ligamentum longitudinale anterius (ALL) und das ligamentum longitudinale
posterius (PLL) gehdren zu den Ligamenten am Wirbelkorper. Zu den Ligamenten am
Wirbelbogen zdhlen das ligamentum flavum (FL), das ligamentum interspinale (ISL), das
ligamentum supraspinale (SSL) und die ligamenta intertransversaria (ITL). Die Gelenkfortsétze
am Wirbelbogen sind ebenfalls mit Ligamenten umschlossen, die als Kapselligamente, den
ligamenta capsularia (CL), bezeichnet werden [SSS+18]. Zur Verdeutlichung der
Ligamentlagen dient die Darstellung in Abbildung 2.6.

Auf der ventralen Seite des Wirbelkorpers befindet sich breitflichig das ligamentum
longitudinale anterius (ALL), welches sowohl mit dem Wirbel als auch mit der
Zwischenwirbelscheibe an deren Ansatzpunkten verflochten ist. Das Ligament erstreckt sich
von der Schidelbasis iiber die gesamte Wirbelsdule bis zum Sakrum und wird in kaudaler
Richtung zunehmend stérker ausgepréigt [SSS+18]. Durch seine Lage wird das Ligament bei
Extensionsbewegungen auf Zug beansprucht und grenzt neben den weiteren
bewegungshemmenden Elementen diese Bewegung ein [ASO08].

Die dorsale Seite der Wirbelkorper ist mit dem schmalen ligamentum longitudinale posterius
(PLL) versehen. Eine Verflechtung des PLL ist hier jedoch primédr mit dem Anulus fibrosus
vorhanden. Zu den Wirbelkérpern besteht nur eine schwache Verbindung [AEE+17]. Im
Gegensatz zum ALL nimmt die Auspragung des PLL in kaudaler Richtung ab und ist somit in
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der thorakalen und der zervikalen Wirbelsdule ausgepriagter [SSS+18]. Bei einer
Flexionsbewegung wird das PLL gestreckt und reduziert dadurch den Bewegungsumfang
[KDO06].

Das Ligamentum flava (FL) begrenzt dorsal und zum Teil lateral den Riickenmarkskanal und
setzt am arcus vertebrae, dem posterioren Teil der Wirbelbdgen, an [AAE+17]. Seinem den
Kollagenfasern iiberwiegenden Elastingehalt verdankt das FL seine gelbliche Farbung und gilt
dadurch als das einzige echt elastische Band im menschlichen Korper, da die {ibrigen Ligamente
einen liberwiegenden Anteil an Kollagenfasern aufweisen.
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Abbildung 2.6:  Bandapparat der Wirbelsiule am thorakolumbalen Ubergang nach [SSS+18]

Dank der hohen Elastizitét unterstiitzt das FL beim Wiederaufrichten der Wirbelséule aus einer
nach vorn gebeugten Haltung. Zusitzlich verhindert die hohe Elastizitit eine Faltenbildung
innerhalb des Ligaments beim Wiederaufrichten des Oberkérpers zum Schutz des
Riickenmarks [PS15].
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Zwischen den Dornfortsidtzen zweier benachbarter Wirbel dorsal-kranial nach ventral-kaudal
verlaufend, befindet sich das Ligamentum interspinale (ISL). Ventral ist eine Verflechtung mit
dem FL und dorsal mit dem SSL festzustellen [Bogl2]. Das ISL hilft einerseits beim
Abbremsen von Flexionsbewegungen und unterstiitzt andererseits die Zwischenwirbelscheibe
beim Verhindern von horizontalen Gleitbewegungen zweier benachbarter Wirbel
gegeneinander [AAE+17]. Vom siebten Halswirbel in kaudaler Richtung bis zum Sakrum
erstreckt sich das Ligamentum supraspinale (SSL). Am dorsalen Ende der Dornfortsitze
verlaufend, verbindet es diese miteinander [PS15]. Das SSL wirkt besonders bei der
Flexionsbewegung begrenzend auf den Bewegungsumfang und hat zusitzlich eine
stabilisierende Wirkung bei Rotationsbewegungen [Hocl5]. An den Spitzen der Processi
transversi (Querfortsitzen) befinden sich die Ligamenta intertransversaria (ITL) [SSS+18]. Das
ITL verbindet die Spitzen zweier iibereinanderliegender Querfortsitze und ist daher kurz und
segmental [Hoc15]. Es dient der Hemmung von liberméBigen Lateralflexionen [SSS+18].

Werden die Ligamente aus biomechanischer Sicht betrachtet, weisen diese im Vergleich zu
Materialien wie Stahl und Aluminium ein nichtlineares Verhalten auf (Abbildung 2.7) und
zdhlen demnach nicht zu den hookeschen Materialien. Abbildung 2.7 stellt ein typisches
Spannungs-Dehnungs-Diagramm von Ligamenten dar. Zu Beginn der Belastung in der
neutralen Zone kann das Ligament mit geringem Aufwand gedehnt werden und nur geringe
Spannungen resultieren. Typischerweise endet die neutrale Zone bei einer Dehnung von
1,5-3 % [MBS+15]. In der elastischen Zone nehmen die Spannungen bis hin zu der
traumatischen Zone zu. Zum Ende der elastischen Zone entsteht ein lineares Materialverhalten,
welches die Ermittlung des mittleren Elastizitdtsmoduls ermoglicht.
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Abbildung 2.7:  Spannungs-Dehnungs-Diagramm eines Ligaments nach [KS12]

Der Elastizititsmodul wird mit 1,0-1,5 GPa angegeben und die Zugfestigkeit der Ligamente
kann einen Wert zwischen 100 und 400 MPa erreichen [Fra08]. Am Ende der traumatischen
Zone beginnt eine Reduktion der linearen Steigung. Wird die maximale Belastungsgrenze im
Anschluss an die traumatische Zone erreicht, beginnt das Ligament zu reilen [KS12]. Bis zu
einer Dehnung von 5-7 % kann ein Ligament ohne Schaden zu nehmen gedehnt werden. Die
maximal mogliche Dehnung liegt bei einem Wert von 12-15 %, kann jedoch bei einem hohen
Elastingehalt des Ligaments bei bis zu 30 % liegen. Bereits vor dem Erreichen der maximalen
Dehnung kann erheblicher Schaden am inneren Aufbau der Ligamente entstehen [MBS+15].
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2.2.5 Die Biomechanik der Lendenwirbelsiule

Die Wirbelséule ist aus einer Vielzahl von Segmenten zu einer komplexen, relativ stabilen,
Struktur zusammengebaut [PS15]. Die Komplexitit der menschlichen Wirbelsdule kann auf die
so genannte Funktionseinheit, die in Abbildung 2.8 dargestellt ist, reduziert werden. Hierunter
wird die kleinste Anzahl an Wirbeln verstanden, anhand derer alle biomechanischen
Eigenschaften der Wirbelsdule analysiert werden konnen [KS12]. Zusitzlich zu zwei
benachbarten Wirbeln gehoren die entsprechenden Ligamente, die Zwischenwirbelscheibe und
die Gelenkfortsdtze zu der Funktionseinheit [KE16]. Die Strukturen der Funktionseinheit sind
in einen anterioren und einen posterioren Bereich unterteilbar und dienen entweder der
Erméglichung oder der Einschrankung von Bewegungen [AAE+17]. Dem anterioren Bereich
sind die Wirbelkorper und die Zwischenwirbelscheibe sowie die entsprechend gewachsenen
Ligamente zuzuordnen [HKD15]. Die Zwischenwirbelscheibe dient der Ermoglichung von
Bewegungen und tlibertragt dabei die Lasten von einem auf den kaudal nachfolgenden Wirbel.
Zusitzlich werden durch die Zwischenwirbelscheibe die einwirkenden StoBbelastungen
gedimpft [GEB+18]. Belastungen, die auf die Wirbelsdule einwirken, werden iiber die
Zwischenwirbelscheibe und die Gelenkfortsétze iibertragen.
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Abbildung 2.8:  Aufbau der Funktionseinheit einer Wirbelsdule nach [SSS+18]

longitudinale posterius

Zu den einschridnkenden Strukturen zihlen die Ligamente im anterioren sowie im posterioren
Bereich der Funktionseinheit, die zum Schutz des Riickenmarks die Bewegungsumfinge so
limitieren, dass keine Schiadigungen auftreten konnen [GEB+18]. Der posteriore Bereich der
Funktionseinheit besteht aus den Gelenkfortsitzen sowie den dorsal gelegenen
Wirbelfortsdtzen und den dazugehdrigen Ligamenten [HKDI15]. Aus biomechanischer Sicht
fallt den posterioren FElementen, allen voran den  Gelenkfortsdtzen, eine
bewegungskontrollierende Aufgabe zu. In der Lendenwirbelsdule besitzen die Gelenkfortsétze
eine nahezu sagittale Ausrichtung und lassen dadurch eine sehr geringe Rotationsbewegung um
die Longitudinalachse zu. Gleichzeitig wird jedoch ein hoher rotatorischer Bewegungsumfang
um die Transversalachse ermdglicht [BMB+17]. Die Lendenwirbelsdule ermoglicht insgesamt
Bewegungen in sechs Freiheitsgraden, die in drei rotarische und drei translatorische
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Freiheitsgrade entlang der Hauptachsen des Koordinatensystems unterteilt werden konnen
[WV18]. Die Bewegungen der Wirbelsdule lassen sich in vier Grundbewegungsformen
unterteilen: Flexion, Extension, Lateralflexion und Axialrotation [PS15]. Die Flexion und
Extension finden auf der Sagittaleben und die Lateralflexion auf der Frontalebene statt. Die
Axialrotation stellt die Rotation der Wirbelsdule um die Longitudinalachse dar. Dabei erfahren
die Bewegungssegmente zusitzlich translatorische Bewegungen in anteriorer, posteriorer und
lateraler Richtung. Dariiber hinaus tritt Kompression innerhalb der Wirbelsdule auf. Zum
besseren Versténdnis sind die beschriebenen Bewegungen zum Teil in Abbildung 2.9 illustriert.
Wird der Oberkorper nach vorne gebeugt, wird von der Flexion gesprochen. Bei der Flexion
schiebt sich die gesamte Wirbelsdule in ventrale Richtung und fiihrt eine Rotationsbewegung
um die Transversalachse aus. Bei vollem Bewegungsumfang befindet sich die
Lendenwirbelsdule in einer anndhernd geraden Linie bis hin zu einer leicht nach ventral
ausgerichteter Krimmung [Bogl2]. Es kann dabei ein kombinierter Bewegungsumfang der
gesamten Lendenwirbelsdule von bis zu 50° erreicht werden [AAE+17].

gD {FT

Flexion linke laterale linke axiale rechte axiale rechte laterale Extension
Flexion Rotation Rotation Flexion

Abbildung 2.9:  Hauptbewegungen

Die gegenldufige Bewegung zur Flexion ist die Extension, bei der das nach hinten Lehnen des
Oberkorpers beschrieben wird [Bogl2]. Es gleiten bei diesem Bewegungsablauf die kaudalen
Gelenkfortsdtze des kranialen Wirbels auf den kranialen Gelenkfortsdtzen des kaudalen
Wirbels in kaudaler Richtung ab. Zusétzlich fiihrt der kraniale Wirbel eine minimale Bewegung
nach dorsal aus [PS15]. Anders als bei der Flexion wird die Extension nicht primir durch
Ligamente limitiert, sondern vielmehr durch das in Kontakt treten der dorsal liegenden
Dornfortsdtze, die so den Bewegungsumfang einschrinken. Bei Personen mit einem hohen
Zwischenwirbelraum kann eine Bewegungslimitierung auch vor dem Kontakt der
Dornfortsitze durch Ligamente und der Zwischenwirbelscheibe auftreten [Bogl2]. Die
erreichbaren Bewegungsumfinge der Extension konnen sich auf bis zu 20° belaufen
[AAE+17]. Die Seitneigung, auch Lateralflexion genannt, beschreibt die Rotation um die
Sagittalachse [AAE+17]. Anders als bei den zuvor beschriebenen Bewegungen handelt es sich
bei der Lateralflexion um eine komplexe und variable Kombination aus Rotations- und
Flexionsbewegungen innerhalb der Zwischenwirbelscheibe und den Gelenkfortsétzen [Bog12].
Mit einem maximalen Winkel von 15° zu jeder Seite hat die Lateralflexion den geringsten
erreichbaren Bewegungsumfang der beugenden Bewegungen innerhalb der Lendenwirbelsédule
[AAE+17]. Die Rotation um die Longitudinalachse ist die letzte der vier
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Grundbewegungsformen und kann einen Winkel von 5° fiir die links sowie die rechts gerichtete
Rotation erreichen [AAE+17]. Bei dieser Bewegung wird die Wirbelsdule einer Torsion
ausgesetzt. Durch die nahezu senkrecht ausgerichteten Gelenkfldchen an den Gelenkfortsidtzen
wird die Drehbewegung stark eingeschrankt und nur kleine Bewegungsumfinge sind
erreichbar. Dabei tritt das der Drehrichtung entgegengesetzte Gelenkflachenpaar in Kontakt,
sodass je Funktionseinheit lediglich eine Rotation von 1° erreicht werden kann [Bog12].
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Abbildung 2.10: RoM der Funktionseinheit L4 und L5 aus in vitro und in silico Versuchen

Jede der Grundbewegungsformen besitzt einen maximal erreichbaren Bewegungsumfang, der
auch Range of Motion (RoM) genannt wird. Auf Grund der hohen Varianz zwischen den
anatomischen Eigenheiten einzelner Patienten, die durch Alter, Degenerationsgrad der
Wirbelsdule oder Krankheit entstehen, ist die RoM kein klinisch relevantes Mal} fiir einen
normalen Bewegungsumfang. Stattdessen wirkt die RoM als Index, inwieweit eine Wirbelsdule
sich im als normal definierten Bereich bewegt [PS15]. In Abbildung 2.10 sind die RoM der
Grundbewegungsformen, die durch die Funktionseinheit der Lendenwirbel L4 und L5 erreicht

werden konnen, abgebildet.
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2.3 Degeneration der Zwischenwirbelscheibe

Die komplexe Interaktion der einzelnen Komponenten ermoglicht die Funktion der
Wirbelsdule. Durch fortgeschrittenes Alter, Trauma, Erkrankungen der Wirbelséule und eine
Vielzahl an weiteren Ursachen kann das Zusammenspiel der einzelnen Komponenten so
empfindlich gestort werden, dass in extremen Féllen eine Operation erforderlich ist, um die
normale Funktion wiederherzustellen [KDO06]. Altersbedingte degenerative Erkrankungen
bilden dabei das fithrende Krankheitsbild im Bereich der Wirbelsdule und stellen einen
natiirlichen, unvermeidbar stattfindenden Prozess dar [SSS+18]. Der Prozess der Degeneration
verlauft je nach Patienten unterschiedlich schnell und kann zwischenzeitlich stagnieren, ist
jedoch in keinem Fall reversibel. Zu beachten ist, dass der Fortschritt der Degeneration nicht in
Zusammenhang mit dem Auftreten von Schmerzen zu bringen ist. Radiologisch nachgewiesene
schwerste Degenerationserscheinungen rufen bei einigen Patienten keine Schmerzen hervor.
Wohingegen Patienten mit leichter Degeneration bereits iiber erhebliche Beschwerden klagen
[BMB+17]. Durch das enge Zusammenspiel der Zwischenwirbelscheiben, den Wirbeln, den
Facettengelenken und den Ligamenten beeinflussen sich die Degenrationsphdnomene innerhalb
der Wirbelsdule gegenseitig. Neben der altersbedingten Degeneration spielen einige weitere
Faktoren eine relevante Rolle, die das Risiko und das Voranschreiten der Degeneration
begiinstigen. Anders als bisher angenommen ist die genetische Veranlagung relevanter fiir das
Auftreten von Zwischenwirbelscheibendegeneration und Spinalkanalverengungen als die
korperliche Uberlastung [BMB+17]. Ubergewicht und Rauchen sind weitere treibende
Faktoren fiir die Degeneration [RH18]. Zudem ist nachgewiesen worden, dass mechanische
Faktoren einen relevanten Einfluss auf den klinischen Verlauf der Degeneration besitzen. Die
Fehlbelastung der Wirbelsdulensegmente, bei der eine oder mehrere Ebenen der Wirbelsdule
physiologisch nicht korrekt zueinander angeordnet sind, steht dabei im Vordergrund [KDO6].

Als Ausgangspunkt degenerativer Prozesse ist die Zwischenwirbelscheibe, in Bezug auf die
Degeneration, die am intensivsten untersuchte Region der Wirbelsdule [BMB+17]. Der
Nucleus pulposus ist durch das friihe Stadium der Degeneration deutlich mehr betroffen als der
Anulus fibrosus [RH18]. Bereits nach dem dritten Lebensjahr nimmt die Wasserbindekapazitét
des Nucleus pulposus ab [AAE+17]. Mit dem Verlust von Wasser geht die Abnahme der
Zwischenwirbelscheibenhdhe einher. Zudem fiihrt die Reduktion des Wassergehaltes des
Nucleus pulposus zu einer verminderten Fihigkeit, den hydrostatischen Druck im Inneren
aufrecht zu erhalten. Resultierend ist der Nucleus pulposus weniger in der Lage, die
einwirkenden Belastungen gleichmiflig zu iibertragen und radialen Druck auf den Anulus
fibrosus auszuiiben [Bogl2]. Zusitzlich schreitet der fibrose Umbau des Nucleus pulposus
voran, bei dem zunehmend eine dem Anulus fibrosus gleichende Struktur entsteht [WLB14].
Bis zu einem Alter von 30 Jahren treten die ersten histologischen Verdnderungen am Anulus
fibrosus auf. Mit steigendem Alter bis hin zum 50. Lebensjahr ist eine weitere Zunahme des
SchiadigungsausmalBles zu erkennen. In dieser Altersgruppe wird der Anulus fibrosus
zunehmend geschidigt [BAO8]. Es entstehen mikroskopische Risse, durch die individuelle
Fasern aufgesplittert werden. Dariiber hinaus entstehen konzentrische Risse und Hohlrdume im
Anulus fibrosus, sodass eine Reduktion der radialen Zugfestigkeit entsteht. Zusétzlich konnen
sich die Fasern auf Grund altersbedingter degenerativer Vorgédnge von der Kontaktfliche zum



18 Biomechanische Grundlagen

Wirbelkérper 16sen [KDO06]. Hinzukommend steigt die Anzahl der Zellen der
Zwischenwirbelscheibe, die eine Nekrose aufweisen, von 2 % im Sduglingsalter auf 50 % bei
jungen Erwachsenen und auf bis zu 80 % bei élteren Menschen. Zeitgleich sinkt die Anzahl der
lebensfahigen Zellen [Bog12]. Bei Personen, die ilter als 70 Jahre sind, gehen die strukturellen
Anomalien mehr in narbenartiges Gewebe und grof3e Gewebedefekte iiber. In diesem Stadium
ist eine Differenzierung der anatomischen Regionen des Nucleus pulposus und des Anulus
fibrosus nicht mehr moglich [BAO8]. Um die entstehenden Schadigungen klassifizieren zu
konnen, ist eine Bewertungsskala nach Thompson et al. [TPS+90], wie in Tabelle 2.2
dargestellt, etabliert und verfeinert worden. Darin werden, beginnend mit der
Zwischenwirbelscheibe eines jungen und gesunden Patienten bin zu einer stark degenerierten
Zwischenwirbelscheibe, fiinf Stadien der altersbedingten Degeneration beschrieben
[KDO06, BAO0S].

Tabelle 2.2: Bewertungsskala nach Thompson zur Degeneration der ZWS [BA08, TPS+90]

Stadium I — gesunde jugendliche ZWS
e Klar voneinander zu unterscheidender Nucleus pulposus
und Anulus fibrosus
e Qallertartiger Nucleus pulposus mit hohem Wasseranteil
e Faseriger Anulus fibrosus
e GleichmiBig dicke Knorpelendplatten

Stadium II — gesunde erwachsene ZWS

e Auftreten von weillem, faserigen Gewebe im Nucleus
pulposus

e Zihes Material zwischen den Lamellen des Anulus
fibrosus

e Unterschiedlich dicke Knorpelendplatten

Stadium III — friihe Degenerationsphase

e Verfestigtes Gewebe im gesamten Nucleus pulposus

e Verschwundene Grenzen zwischen Nucleus pulposus und
Anulus fibrosus

e Ausgedehnte Infiltration des AF mit schleimigem Material

e Defekte in den Knorpelendplatten

Stadium IV — fortgeschrittene Degenerationsphase
e Zur Endplatte parallele Risse im Nucleus pulposus
e Entstehende Risse im Anulus fibrosus
e Verdnderung der Knorpelstruktur in den Knorpelend-
platten
e Verinderung des Knochengewebes

Stadium V — Endstadium der Degeneration
e Struktur der Zwischenwirbelscheibe geht vollstindig
verloren
e Risse im Nucleus pulposus und im Anulus fibrosus
erweitern sich
e Starke Wucherungen des Knochengewebes

Die exakten Griinde fiir die Zwischenwirbelscheibendegeneration sind bisweilen nicht final zu
erkldren. Jedoch herrscht Einigkeit dariiber, dass das Zusammenspiel der zuvor genannten
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individuellen Faktoren dazu beitrdgt, die Schidigung der Zwischenwirbelscheibe
voranschreiten zulassen [BAO8]. Dazu gehoren die Verringerung lebensfahiger Zellen, die
Zellalterung und eine unzureichende Néahrstoffversorgung der Zwischenwirbelscheibe. Ist die
Zwischenwirbelscheibe geschédigt, kann dies zu Schmerzen und weiterer Degeneration in
segmentalen Strukturen wie den Facettengelenken, den Ligamenten und den Muskeln fithren
[RH18]. Die mit dem Verlust von Fliissigkeit einhergehende Hohenminderung der
Zwischenwirbelscheibe filihrt zu einem Verlust der Vorspannung des Anulus fibrosus und den
an den Wirbelkorper ansetzenden Ligamenten, wodurch die Vorwdlbung der Bandscheibe
begiinstigt wird und es zu statischen Verdnderungen kommt [KD06]. Der Anulus fibrosus
tibernimmt eine zunehmend tragende Rolle bei der Lastiibertragung zwischen den
Wirbelkorpern, wodurch dieser eine hohere Beanspruchung erfahrt [Bogl2]. Zum Ausgleich
der hoheren Druckbelastung an den Wirbelkorperrdndern bildet sich dort neues
Knochengewebe, die so genannten Osteophyten [AAE+17]. Bedingt durch die fehlende
Vorspannung der Ligamente und des Anulus fibrosus kdnnen sich die benachbarten Wirbel
nicht mehr gleichméBig und gefiihrt zueinander bewegen, sondern werden abrupt gebremst
[AAE+17]. Die verminderte Tragfihigkeit der Bandscheibe im Zusammenspiel mit der
Hohenreduktion resultiert in einer Vergroferung der Kontaktflache der Wirbelgelenke [PS15].
Dabei entsteht eine andauernde Fehlbelastung der Wirbelgelenke, die zu einem Abrieb des
Knorpelbelags fiihrt. Daraus resultierend entstehen an dieser Stelle ebenfalls Osteophyten, die
sich an den Wirbelgelenksridndern bilden [AAE+17]. Die Bildung der Osteophyten im Bereich
der Randflichen des Wirbelkorpers und der Wirbelgelenke sind das Resultat fehlerhafter
Belastung und dem Versuch des Knochens, diese durch interne Umbauprozesse auszugleichen
[RH18]. Mit voranschreitender Auspriagung der Osteophyten an der dorsalen Seite des
Wirbelkorpers und an den Wirbelgelenken kann es zu einer Verengung des Wirbelkanals, der
Spinalkanalstenose, bis hin zu einer direkten Schidigung des Riickenmarks kommen. Verstirkt
wird die Verengung des Wirbelkanals durch das Austreten des Nucleus pulposus in den
Spinalkanal aus der Zwischenwirbelscheibe. Der Austritt des Nucleus pulposus kann auch ohne
zuvor entstandene Osteophyten auftreten [AAE+17]. Grund fiir ein Austreten des Nucleus
pulposus sind die bereits beschriebenen Schidigungen des Anulus fibrosus, die dessen
strukturellen Zusammenhalt deutlich geschwécht haben [RH18].

Jede Verdnderung in einer der Komponenten des Bewegungssegmentes, allen voran der
Zwischenwirbelscheibe, fiithrt zu einer Storung des Zusammenspiels mit nachfolgender
Dysfunktion, die schlieBlich zu Riickenschmerzen, Deformierungen und neurologischen
Beeintrachtigungen fiihrt [BAO8]. Sind die Moglichkeiten der manuellen Therapie
ausgeschopft, wird ein operativer Eingriff notwendig, bei dem die geschadigte
Zwischenwirbelscheibe entfernt werden muss, um die urspriingliche, physiologisch korrekte
Ausrichtung des Wirbelsdulensegments wiederherzustellen. Dazu stehen die im nachfolgenden
Abschnitt beschrieben Operationsmethoden zur Verfligung.
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2.4 Operative Verfahren zur interkorporellen Fusion

Die grofiten Fortschritte der Wirbelsdulenchirurgie sind in der zweiten Hélfte des 20.
Jahrhunderts erzielt worden. Bereits 1911 st jedoch die erste Fusion eines
Wirbelsdulensegments beschrieben worden. Dabei handelte es sich um die Behandlung zur
Pravention von Deformationen durch Tuberkulose, einer bakteriellen Infektion der
Wirbelsédule. Erst 1922 ist die Fusion von Wirbelkdrpern zur Behandlung von degenerativen
Erkrankungen der Wirbelsdule beschrieben worden. Die Behandlung mit artifiziellen
Zwischenwirbelimplantaten fand in den spéten 1980er Jahren Anwendung [SBB21]. Seit dem
erstmaligen FEinsatz von Zwischenwirbelimplantaten sind eine Vielzahl verschiedener
operativer Ansdtze zur lumbalen interkorporellen Fusion entwickelt worden. Zu diesen
Ansidtzen zdhlen der posterior, anterior, axial, transforaminal, lateral, extreme lateral und
diagonal lateral Ansatz [MMS19]. Fiir die Fusion der Lendenwirbelsdule haben sich vor allem
die posteriore lumbale interkorporelle Fusion (PLIF) und die transforaminale interkorporelle
Fusion (TLIF) durch die hohen erzielbaren Fusionsraten und eine hohe Patientenzufriedenheit
in den vergangenen Jahren etabliert [RRF+15]. Die anteriore lumbale interkorporelle Fusion
(ALIF) findet vorwiegend bei élteren Patienten mit Osteoporose Anwendung, da hier eine
groBBere Kontaktflache des Implantats zum Wirbelkorper vorliegt [MMS19].

Im Vorfeld eines jeden operativen Eingriffs stehen Indikationen, die feststellen sollen, ob der
bevorstehende Eingriff angemessen ist. Es gibt eine Reihe von degenerativen Erkrankungen,
darunter die degenerative Spondylolisthesis, die isthmische Spondylolisthesis, die
Spinalstenose, die lumbale Spondylose und der Bandscheibenvorfall [Qui2l].
Spondylolisthesis, die hdufigste Indikation fiir eine interkorporelle Fusion, ist definiert als die
horizontale Verschiebung eines Wirbelkorpers gegeniiber einem benachbarten Wirbelkdrper
und wurde in fiinf Gruppen unterteilt: angeboren, degenerativ, spondylotisch, traumatisch und
pathologisch [MMS19]. Die primidre Methode der Behandlung der zuvor genannten
Indikationen ist die Stabilisierung des betroffenen Wirbelsdulensegments durch Fusion der
benachbarten Wirbelkorper [CMS+09]. Der behandelnde Arzt entscheidet welche Art des
Eingriffs bei seinem Patienten durchgefiihrt wird. Fiir diese Entscheidung sind zum einen die
zuvor benannten Indikationen wie auch personliche Priaferenzen und operative Fahigkeiten
ausschlaggebend [SBB21]. Im weiteren Verlauf werden die Verfahren ALIF, TLIF und PLIF
detaillierter fiir das bessere Verstindnis des hier vorliegenden Forschungsvorhabens
beschrieben.

2.4.1 Anteriore lumbale interkorporelle Fusion (ALIF)

Bis heute ist die anteriore lumbale interkorporelle Fusion der MaB3stab fiir den ventralen Zugang
zur Lendenwirbelsdule. Beim ALIF-Verfahren wird, wie in Abbildung 2.11 dargestellt, ein
einzelnes Implantat mit grofer potenzieller Kontaktfliche zu den umgebenden Wirbeln
implantiert. Die dorsale Stabilisierung wird durch ein instrumentiertes Schraube-Stab-System
realisiert. Die kurze Lernkurve sowie das standardisierte und schrittweise aufgebaute
Operationsverfahren tragen zum Erfolg dieser Technik bei. Ein weiterer wichtiger Faktor ist
die vollstandige Anwendbarkeit fiir die meisten Indikationen eines Eingriffs im Bereich der
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vorderen Lendenwirbelsdule [VGI12]. Diese Operationstechnik dient der Fusionierung
benachbarter Wirbel und kann zudem fiir die Wiederherstellung der lumbalen Lordose und zur
Dekompression des Spinalkanals eingesetzt werden. Der Einsatz erfolgt in der Regel in
Kombination mit einer posterioren Stabilisierung durch ein Schraube-Stab-System [MMS19].
Daraus ergibt sich gleichzeitig der grote Nachteil dieses Vorgehens, da die Umlagerung des
Patienten zur dorsalen Instrumentation des Schraube-Stab-Systems zur Fixierung der Wirbel
erfolgen muss [BMB+17].

a) 9)

Schraube-Stab-
System
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A Implantat

- Implantationsrichtung
von
ventral nach dorsal

Abbildung 2.11:  Grafische Darstellung des ALIF-Implantationsverfahrens
a) Ansicht einer Funktionseinheit mit Schraube-Stab-System aus dorsal
b) Ansicht einer Funktionseinheit mit Schraube-Stab-System aus lateral
c¢) Ansicht des Zwischenwirbelraums mit Implantationsrichtung

Fiir die Durchfiihrung des Eingriffs wird im Optimalfall ein GefaBchirurg hinzugezogen, da bei
dem ventralen Zugangsweg, die groen GefdBle vor der Lendenwirbelsdule mobilisiert und
retrahiert werden miissen, um Zugang zur Zwischenwirbelscheibe zu erhalten [SBV19]. Die
Aorta und ithre Verzweigungen sowie die untere Hohlvene und deren Zufliisse liegen vor der
Lendenwirbelsdule und werden bei der Retraktion aus dem Operationsbereich bewegt [Qui21].
Dank der Zusammenarbeit eines Wirbelsdulen- und eines GefaB3chirurgen ist die Durchfiihrung
der anterioren lumbalen interkorporellen Fusion ein Verfahren mit einer geringen Rate an
Komplikationen. Weiter resultiert dieses Vorgehen in einer kurzen Operationszeit, kurzem
Aufenthalt im Krankenhaus, geringem Blutverlust und geteilter Verantwortung wihrend des
Eingriffs zum Vorteil fiir Patienten und dem Operationsresultat [MPD+16]. Ein weiterer und
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wesentlicher Vorteil des ALIF-Verfahrens ist die bessere Wiederherstellung der Lordose im
Vergleich zu den im nachfolgenden beschriebenen TLIF- und PLIF-Verfahren [MMS19].
Zudem ist das ALIF-Verfahren bei Patienten mit Osteoporose das bevorzugte Verfahren, da
Implantate mit einer groBen Kontaktfliche eingebracht werden konnen [MPM+15].

2.4.2 Posteriore lumbale interkorporelle Fusion (PLIF)

Die posteriore lumbale interkorporelle Fusion beschreibt den operativen Zugang aus dorsaler
Richtung und ermdéglicht den Zugriff auf die anterioren und posterioren Bereiche des Wirbels
[KHR+20]. Abbildung 2.12 stellt die dorsale Sicht auf den Bereich des Eingriffs mittels
PLIF-Verfahren dar. Der resezierte Dornfortsatz und die resezierten Facettengelenke sind zu
erkennen sowie die finale Positionierung der parallel angeordneten Implantate.
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Abbildung 2.12:  Grafische Darstellung des PLIF-Implantationsverfahrens
a) Ansicht einer Funktionseinheit mit Schraube-Stab-System aus dorsal
b) Ansicht einer Funktionseinheit mit Schraube-Stab-System aus lateral
c¢) Ansicht des Zwischenwirbelraums mit Implantationsrichtung

Seit seiner erstmaligen Durchfithrung im Jahr 1944 hat das PLIF-Verfahren eine stetige
Weiterentwicklung erfahren. Zu Beginn sind Spine des Beckenkamms als Distanzhalter der zu
fusionierenden Wirbelkorper genutzt worden. Darauf aufbauend fand die erstmalige
Implantation von zwei parallel ausgerichteten Edelstahlkérpern 1987 statt, wodurch die
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Fusionsrate bis hin zur heutigen Zeit auf iber 90 % gesteigert werden konnte [FRR15]. Aktuelle
Implantate werden aus den unterschiedlichsten Materialien, wie zum Beispiel Titan (z. B.
Ti6Al4V), Kohlefaser und Polyetheretherketon (PEEK), hergestellt und ermdglichen in
Kombination mit einem dorsal liegenden Schraube-Stab-System eine weitere Steigerung der
Fusionsrate [CMS+09]. Das Schraube-Stab-System dient der addquaten Dekompression des
Spinalkanals und der daraus folgenden besseren Erreichbarkeit des Zwischenwirbelbereichs.
Die Freilegung des Zwischenwirbelbereichs ermoglicht die restlose Entfernung der
Zwischenwirbelscheibe, um eine moglichst ideale Fusion zwischen Implantat und
Wirbelkorper zu gewéhrleisten [Qui21]. Unter Verwendung des PLIF-Verfahrens ist jedoch die
Resektion des vollstindigen Dornfortsatzes sowie beider angrenzender Facettengelenke
notwendig. Resultierend wird die postoperative Instabilitdt erhoht, die bei fehlender dorsaler
Instrumentierung zum Versagen fithren kann [RRF15]. Weiter ist fiir die Zugénglichkeit des
Zwischenwirbelraums die Retraktion der Nervenwurzel und der Dura notwendig, was mit der
Gefahr einer neurologischen Schéddigung einhergeht [VGI12]. Zur Reduzierung des
freizulegenden und zu beschidigenden Gewebes ist eine minimal invasive Version des
klassischen PLIF-Verfahrens entwickelt worden, ohne die Ziele des klassischen Verfahrens
auBBer Acht zu lassen [KPL+02]. Dazu werden rohrenformige Retraktorsysteme verwendet, die
zur Dissektion der gewiinschten Anatomie entsprechend ausgerichtet werden konnen. Die
Schritte gleichen denen des klassischen Verfahrens, aber innerhalb des Wirkungsraumes der
verwendeten Tuben [MMS19].

2.4.3 Transforaminale lumbale interkorporelle Fusion (TLIF)

Zur Reduktion der Nachteile sowie der bestehenden Risiken des PLIF-Verfahrens wurde das
TLIF-Verfahren entwickelt [RRF+15]. Abbildung 2.13 veranschaulicht die Reduktion der
benotigten Resektion der Wirbelsegmente und die Verschiebung des Zugangs in lateraler
Richtung. Seit ihrem ersten Einsatz 1993 und der Entwicklung spezieller bananenformiger
Cages 2002 [BMB+17] ist die transforaminale lumbale interkorporelle Fusion zu einem der
zuverldssigsten Verfahren zur Dekompression des Spinalkanals und der Stabilisierung der
Lendenwirbelsdule geworden [Tum20], mit Fusionsraten von 90 % in Abhéngigkeit von der
Priparation der Kontaktflichen der Wirbelkdrper [RRF+15]. Das TLIF-Verfahren dient der
Wiederherstellung der anterioren Sdule des Lendenwirbelsdulensegments bei gleichzeitiger
posteriorer Fixation, die eine Steigerung der Fusionsrate der Wirbelkdrper ermdoglicht.
Zusétzlich ist es moglich, die urspriingliche Hohe des Zwischenwirbelrdume zurtickzuerlangen
und die natiirliche Lordose wiederherzustellen [Qui21]. Wie bereits beim PLIF-Verfahren
besteht die Moglichkeit des klassischen offenen Zugangs und des minimalinvasiven Zugangs.
Die entstehenden Vor- und Nachteile der Zugangsarten gleichen denen des PLIF-Verfahrens.
Bei beiden Zugangswegen wird der Eingriff auf der stirker symptomatischen Seite
durchgefiihrt. Dabei werden zum Teil das Facettengelenk des kaudal liegenden Wirbels sowie
Teile des distal liegenden Wirbelbogens entfernt [MMS19]. Bedingt durch den transforaminal
liegenden Zugang bendtigen die Dura und die Nervenwurzel nur minimale Retraktion, wodurch
das Risiko einer Schidigung der neuronalen Strukturen im Vergleich zum PLIF-Verfahren
reduziert wird [Qui21].
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Abbildung 2.13:  Grafische Darstellung des TLIF-Implantationsverfahrens
a) Ansicht einer Funktionseinheit mit Schraube-Stab-System aus dorsal
b) Ansicht einer Funktionseinheit mit Schraube-Stab-System aus lateral
¢) Ansicht des Zwischenwirbelraums mit Implantationsrichtung

2.44 Grenzen der Behandlung

Nachdem die Indikation fiir einen operativen FEingriff und die verwendeten
Operationsverfahren beschrieben sind, folgt die Beschreibung der Kontraindikationen, also
derjenigen Faktoren, die einen moglichen FEingriff erschweren oder sogar vollstindig
ausschlieBen lassen. Dariiber hinaus werden mogliche Komplikationen beschrieben, die
wihrend eines operativen Eingriffes oder im Anschluss an einen operativen Eingriff entstehen
konnen. Eine erfolgreiche Operation beginnt immer mit der detaillierten Planung des
bevorstehenden Eingriffs, um die gesetzten Ziele zu erreichen und mogliche Komplikationen
zu minimieren [BAOS]. Dabei gilt es zu beachten, dass eine technisch einwandfreie Operation,
die an einem dafiir ungeeigneten Patienten durchgefiihrt worden ist, zwar die chirurgischen
Ziele des Eingriffs erreichen kann, dennoch ist es unwahrscheinlich, die anfénglichen
Beschwerden des Patienten zu beheben. Wodurch eine klinische Verschlechterung der
Ausgangssituation fiir den betroffenen Patienten in der Zukunft wahrscheinlich wird [SBB21].
Eine Reihe von Begleiterkrankungen oder externen Faktoren, wie Diabetes mellitus,
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Osteoporose und Rauchen, konnen ein gutes Ergebnis beeintrichtigen. Bei Patienten mit
Diabetes mellitus ist die Komplikationsrate nach einer Wirbelsdulenoperation wesentlich
hoher, wobei Infektionen an der Operationsstelle einen Grofiteil der Probleme ausmachen. Bei
Rauchern ist eine reduzierte Fusionsrate zwischen Implantat und Wirbelkorper zu erkennen.
Osteoporose ist ein weithin bekannter Faktor fiir ein erhdhtes Risiko von Implantatversagen
und daraus entstehenden Frakturen, wie dem Kollabieren des Wirbelkorpers. Bei
iibergewichtigen Patienten ist das ALIF-Verfahren schwerer durchzufiihren, da hier ein
groBerer Abstand zur Lendenwirbelsédule zu tiberwinden ist. Weiter besteht die Moglichkeit von
Komplikationen bei Patienten mit komplizierter Gefastruktur [MMS19]. Weitere
patientenbezogene Risikofaktoren sind fortgeschrittenes Alter, aktuelle oder vormalige
Infektionen im Operationsbereich und tiberméBiger Alkoholkonsum [Qui21].

Die verheerendste Komplikation, die im Anschluss an die lumbale interkorporelle Fusion
eintreten kann, ist der Tod. Die Sterblichkeitsrate nach einem operativen Eingriff an der
Wirbelsédule liegt jedoch bei lediglich 0,15 % bis hin zu 0,29 % [Qui2l]. In der frithen
postoperativen Phase ist die Migration des Implantats eine mogliche Komplikation. Zwei
Griinde, die primér fiir die Migration verantwortlich sind, konnen wie folgt angefiihrt werden:
Erstens, ein unterdimensioniertes Implantat und zweitens, eine Verletzung der kortikalen
Endplatte des Wirbelkorpers. Die Implantatgeometrie spielt dabei eine entscheidende Rolle, so
neigen insbesondere Implantatgeometrien mit einer Keilform eher zur Migration als
beispielsweise die bananenformigen Implantate des TLIF-Verfahrens [Tum20]. Die konkave
Form der Wirbelkorperendplatten reduziert zudem die Kontaktfliche mit dem aufliegenden
Implantat, was in einer Steigerung des Kontaktdruckes resultiert, wodurch ein mogliches
Kollabieren begilinstigt wird [ZBR09]. In der spédten postoperativen Phase konnen weitere
Komplikationen auftreten. Dazu zéhlt die Pseudoarthrose, die das Ausbleiben einer Fusion
zwischen dem Implantat und den Wirbelkdrpern beschreibt. Griinde dafiir sind eine
mangelhafte Prdparation der Wirbelkorperendplatten und die Migration des Implantats
[Tum20]. Hier liegt dem Problem das Implantatdesign zu Grunde. Zum einen muss das
Implantat widerstandsfahig genug sein, um die Distanz der Wirbelkorper 1im
Zwischenwirbelraum aufrecht zu erhalten. Zum anderen miissen die Knochenspidne im
Wirbelzwischenraum beansprucht werden, um die bendtigten biologischen Wachstumssignale
zum Knochenaufbau zu erhalten. Das so genannte Stress-Shielding begiinstig das Entstehen der
Pseudoarthrose und ist bei der tiberwiegenden Zahl der heutigen Implantatgeometrien und —
materialien ein Problem [BAO8]. In der ferneren postoperativen Phase tritt die Komplikation
mit der hochsten Inzidenz auf. Die kranial oder kaudal zur Fusionsebene befindlichen
Funktionseinheit erkranken mit den Folgen der Degeneration oder des Bandscheibenvorfalls
[Qui2l]. Als natiirlicher Vorgang, der durch eine Wirbelfusion lediglich beschleunigt wird, ist
eine Anschlussdegeneration der benachbarten Funktionseinheit kaum zu vermeiden. Um eine
Zerstorung der natiirlichen Lordose und die Beschiddigung der Muskulatur und der
Facettengelenke zu vermeiden, ist ein prazise geplanter Eingriff unvermeidlich [Tum20]. Zur
prizisen Planung des Einsatzes konnen CAE-Methoden eingesetzt werden. Beispielsweise
kann die Finite-Elemente-Methode ein hilfreiches Werkzeug wéhrend der Bestimmung einer
vorteilhaften Implantatposition sein. Weiter ist es moglich, postoperative Einfliisse des
Implantats auf die Physiologie der lumbosakralen Wirbelséule zu analysieren.
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3 ENTWICKLUNG EINES FINITE-ELEMENTE-MODELLS DER
MENSCHLICHEN LENDENWIRBELSAULE

Das nachfolgende Kapitel behandelt die Erstellung eines FE-Modells der menschlichen
Lendenwirbelsdule unter Verwendung individueller Computertomographie (CT) Daten eines
Patienten. Beginnend mit der Segmentierung der vorliegenden Digital Imaging and
Communications in Medicine (DICOM)-Daten sind dreidimensionale Oberflaichenmodelle der
Wirbelkdrper erstellt worden, die durch entsprechende Nachbearbeitungen fiir die spétere
Verwendung als Simulationsmodell optimiert werden. Zusétzlich wird die Rekonstruktion der
Weichteile in Form der Zwischenwirbelscheiben, der Facettengelenke und der Ligamente im
Verlauf des nachfolgenden Kapitels beschrieben. Zur Visualisierung des Vorhabens und der
dazu bendtigten Schritte ist in Abbildung 3.1 ein Struktogramm dargestellt.
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Abbildung 3.1:  Struktogramm der Arbeitsschritte zur Erstellung eines FE-Modells und der
Durchfiihrung einer FE-Simulation



Entwicklung eines Finite-Elemente-Modells der menschlichen Lendenwirbelsdule 27

3.1 Finite-Elemente-Methode

Mit dem Potential, die Qualitdt der Patientenversorgung zu verbessern, stellt die Finite-
Elemente-Methode eine vielversprechende Moglichkeit zur Analyse komplexer biologischer
Systeme wie das der lumbosakralen Wirbelsdule bereit. Gegeniiber in vitro sowie in vivo
Untersuchungen ermdoglicht der computergestiitzte Ansatz eine kosteneffiziente und
leistungsstarke Alternative fiir die Untersuchung. Gleichzeitig werden ethische Bedenken im
Zusammenhang mit der Verwendung von Lebewesen in Experimenten adressiert. Dariliber
hinaus kann der Untersuchungsbedarf an postmortalen menschlichen oder tierischen Proben
signifikant verringert werden. [DZS+14]

Als numerisches Ndherungsverfahren ist die Grundidee der Finite-Elemente-Methode (FEM)
eine komplexe Problemstellung, fiir die Lsungen von Differentialgleichungssystemen gesucht
werden, in die so genannten finiten Elemente, eine endliche Anzahl an kleineren einfacheren
Teilproblemen, zu zerlegen. Jedem Element wird eine Ansatzfunktion zugeordnet, deren
gesuchte FeldgroBe z.B. die Verschiebung sein kann. Jedes Teilproblem besitzt eine
Néherungsfunktion deren Summe das Gesamtproblem bildet. Durch die Losung des
entstehenden Gleichungssystems lassen sich Verschiebungen, Verzerrungen und Spannungen
fir komplexe Systeme ermitteln. Bei der biomechanischen Untersuchung des
Bewegungsapparates ist wie 1im klassischen Anwendungsgebiet der FEM ein
strukturmechanisches Problem gegeben [RK20]. Im Kontext der Wirbelsdulenforschung wird
die Untersuchung komplexer mechanobiologischer Phidnomene zunehmend durch
computergestiitzte Modelle, auch in silico Modelle genannt, realisiert. Die numerische
Modellierung bietet dabei eine praktikable Alternative, um die physikalischen und materiellen
Eigenschaften der Wirbelsdule zu untersuchen [GEB+18]. Bei dieser Art der Untersuchung
wird das im Fokus stehende Korperteil durch Diskretisierung mit finiten Elementen
nachgebildet [SB16]. Speziell die Wirbelsdule ist durch die hohe Anzahl an Gelenken und der
individuellen Variation der geometrischen Abmessungen von Wirbeln und Weichteilen
zwischen einzelnen Personen eine der Strukturen, die in der numerischen Nachbildung die
hochste Komplexitit aufweisen [LPA+13]. Zusitzlich spielen die inhomogene
Zusammensetzung der Materialien sowie das nicht nichtlineare Verhalten in Kombination mit
komplexen Belastungssituationen eine grofle Rolle in der Komplexititssteigerung beim
Modellautbau [NWS12]. Die Festlegung der statischen sowie der kinematischen
Randbedingungen bei der Erstellung eines FE-Modells des menschlichen Bewegungsapparates
sind maBgeblich fiir die Giite des Modells [RK20].

Bereits 1922 ist die FEM von Richard Courant [Hur22] vorgestellt worden. Das damalige
zeitintensive hdndische Losen der Vielzahl von entstehenden linearen Gleichungen machte
diese Methode zur Zeit seiner Entwicklung wenig praktikabel. Mit der Einfithrung
automatisierter Rechenmethoden erfuhr die FEM ab den 1950er Jahren eine stetig steigende
Popularitdt. Der Einzug als Berechnungsmethode fiir Problemstellungen im Bereich der
menschlichen Wirbelsdule fand im Jahr 1973 [LR73] statt. Seitdem steigt stetig die Relevanz
der FEM im Bereich der Wirbelsdulenforschung zur Steigerung des Verstindnisses deren
biomechanischer Eigenschaften [KDO06]. Simulationsmodelle der Wirbelsdule konnen



28 Entwicklung eines Finite-Elemente-Modells der menschlichen Lendenwirbelsdule

geometrisch parametrisiert [MHH+10], patientenspezifisch [CWZ+09] oder eine Kombination
beider Ansédtze [LVP+09] sein. Parametrisierte Modelle dienen der Erhebung allgemeiner
Informationen iiber Pathomechanismen oder Frakturrisiken, widhrend patientenspezifische
Modelle auf Rontgenaufnahmen, Computertomographie (CT) oder
Magnetresonanztomographie (MRT) basieren und es ermdglichen, Kontinuumsmodelle
individueller Wirbelsdulen zu erstellen [EFN+09, PZ09].

Das Vorgehen einer jeden FE-Analyse kann in sechs Schritte unterteilt werden. Im ersten
Schritt geht es um die Bildung eines mechanischen Ersatzmodells einer realen Struktur, welches
durch ein FE-Modell nachgebildet wird. Die Giite der mechanischen Modellbildung ist
ausschlaggebend fiir die Giiltigkeit einer FE-Analyse und entscheidet so iiber den
voraussichtlichen Erfolg oder Misserfolg. [RK20]

Das sogenannte Preprocessing bildet den zweiten Schritt der FE-Analyse. Hierfiir stehen
iiblicherweise Programme zur Verfiigung, die auf die Diskretisierung, also die Zerlegung des
Gesamtgebiets in finite Elemente, spezialisiert sind. Die Wahl des Elementtyps, der
ElementgroBe sowie des Verschiebungsansatzes hat erheblichen FEinfluss auf die
Ergebnisgenauigkeit. Die Art und Feinheit der Vernetzung ist von den Anforderungen an die
Genauigkeit der erwarteten Ergebnisse abhangig. Daher konnen fiir das Ergebnis irrelevante
Bereiche grober vernetzt werden, als die bei denen hohe Ergebnisprézision erforderlich ist
[VWZ+18]. Zur Verfiigung stehen dazu ein-, zwei- und dreidimensionale Elemente wie sie in
Abbildung 3.2 dargestellt sind.

a)
b)
Abbildung 3.2:  Finite Elemente fiir ein-, zwei- und dreidimensionale Modelle

a) Elemente mit linearem Verschiebungsansatz
b) Elemente mit quadratischem Verschiebungsansatz

Die trivialsten Elemente sind die, deren Kanten gerade sind und fiir die ein linearer
Verschiebungsansatz aufgestellt werden kann. Fiir eindimensionale Modelle stehen Geraden
zur Verfligung an deren Enden sich Knoten befinden. Fiir zweidimensionale Modelle sind drei-
oder viereckige Elemente zu nennen mit Knoten an den jeweiligen Ecken. Tetraeder- oder
Hexaederelemente decken den dreidimensionalen Bereich mit Knoten an den vier
beziehungsweise acht Ecken des jeweiligen Elements ab. Werden die zuvor beschriebenen
Elemente um zuséatzliche Mittelknoten auf den Elementkanten erweitert spricht man von einem
quadratischen Verschiebungsansatz. Der wesentliche Unterschied liegt darin, dass beim
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linearen Verschiebungsansatz die sekundiren Unbekannten wie zum Beispiel die Dehnungen
und Spannungen lediglich als konstante GroBe berechnet werden konnen. Verwendet man
Elemente des quadratischen Verschiebungsansatzes ist die Berechnung eines linearen Verlaufs
dieser GroBen moglich. Dabei erhdht sich die Genauigkeit der Losungen des FE-Modells,
welches das mechanische Modell beschreibt. [RK20]

Die zu beriicksichtigenden Randbedingungen werden im dritten Schritt der FE-Analyse
bedacht. Im Wesentlichen sind zwei Arten von Randbedingungen zu unterscheiden, (i) die
kinematischen Randbedingungen (z. B. Verschiebungsrandbedingungen) und (ii) die statischen
Randbedingungen (duflere Belastungen). Kinematische Randbedingungen werden bestimmten
Knoten zugeordnet und konnen durch Verschiebungen und Verdrehungen definiert sein.
Dariiber hinaus kénnen auch Freiheitsgrade der Knoten begrenzt werden. In Abhédngigkeit von
threm Typ werden die statischen Randbedingungen auf den Knoten, den Elementoberflichen
oder dem Elementvolumen zugewiesen. Weiter kann es notwendig sein, bei FE-Modellen mit
mehreren Korpern Randbedingungen zu definieren, die den Kontakt zwischen einzelnen
Teilkdrpern beschreiben. Dabei werden die {ibertragenen Kréfte und die Relativbewegungen
zwischen den Teilkorpern berticksichtigt. [RK20]

Die erfolgreiche Bearbeitung der zuvor beschriebenen Schritte fithrt zum vierten Schritt der
FE-Analyse, bei der die Gleichungssysteme vom Solver des FE-Programms geldst werden. Das
Ergebnis sind die Verschiebungen eines jeden Knotens. Weiterfithrend kann beispielsweise
durch die Anwendung des Hookeschen Gesetzes die Spannung innerhalb eines Elements
berechnet werden [Klel5]. Dies fithrt zum flinften Schritt, bei dem in der heutigen Zeit die
Aufbereitung der Ergebnisse auch in grafischer Form erfolgt. Das sogenannte Postprocessing
gibt zum Beispiel Verzerrungen und Spannungen in einer entsprechenden Farbskala auf der
Bauteilgeometrie aus. Dariiber hinaus stehen zahlreiche weitere Funktionen, die der
Auswertung dienen, bei modernen FE-Programmen zur Verfligung [VWZ+18, RK20].

Im abschlieBenden sechsten Schritt gilt es, die erhaltenen Ergebnisse zu interpretieren und
auszuwerten. Fir die Auswertung miissen die erhaltenen Ergebnisse Referenzwerten
gegeniibergestellt werden, um einen entsprechenden Vergleich zu ermdglichen [VWZ+18].
Dartiber hinaus muss entschieden werden, ob die erhaltenen Ergebnisse valide sind oder zur
Verbesserung der Ergebnisgenauigkeit Korrekturen am FE-Modell notwendig sind [RK20].

3.2 Modellierung der knochernen Lendenwirbelsiule

3.2.1 Segmentierung der Lendenwirbelsdule

Die Basis des zu erstellenden Finite-Elemente-Modells der lumbosakralen Wirbelsdule bilden
dreidimensionale Oberflichenmodelle der Wirbel. Diese Oberflichenmodelle werden
wiederum aus CT-Daten abgeleitet, die von einem Patienten stammen. Die erstellten CT-Daten
werden im DICOM Format ausgegeben. Fiir deren weitere Verarbeitung wird eine Software
bendtigt die das Betrachten und Bearbeiten der Daten ermoglicht. Beispielsweise
die Fa. Materialise bietet dazu eine in dieser Arbeit verwendete Software mit dem Namen
Mimics 25.0 an. Diese Software ermdglicht die Betrachtung der CT-Daten aus den drei
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Korperebenen, die in Abbildung 3.3 a) und b) dargestellt sind. Softwareinterne Funktionen
ermOglichen eine nahezu automatisierte Markierung der benétigten Knochenstrukturen der
Lendenwirbelsdule unter Ausnutzung der gegebenen Graustufen und den entsprechenden
Hounsfieldeinheiten.
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Abbildung 3.3:  Segmentierung der CT-Daten und resultierendes Oberflachenmodell
a) CT-Daten der Wirbelsédule mit invertierter Farbgebung
b) Segmentierung der kndchernen lumbosakralen Wirbelsdule
¢) Oberflichenmodell der kndchernen lumbosakralen Wirbelsaule

Die zugrundeliegenden Bildschichten liegen in einem Abstand von lediglich 0,8 mm
zueinander. Jede dieser Bildschichten verfiigt tiber 512x512 Bildpunkte mit einer Gré3e von
0,869 mm x 0,869 mm. Der geringe Schichtabstand minimiert die zu interpolierende Distanz
zwischen den einzelnen Bildschichten, wodurch die Nachbildung der Wirbelkorper mit hoher
geometrischer Genauigkeit moglich ist. Die aus der Segmentierung der CT-Daten
resultierenden Oberflichenmodelle des Sakrums und der fiinf Lendenwirbel bilden die
Grundlage fiir die weiterfilhrende Nachbearbeitung. Die segmentierten und triangulierten
Oberflichenmodelle der kndchernen Strukturen werden im *.stl-Dateiformat ausgegeben und
ermdglichen so eine softwareiibergreifende Nutzung der Daten. Abbildung 3.3 stellt
vereinfacht die relevanten Arbeitsschritte mit deren Ergebnissen dar. Dem Grundprinzip der
klassischen Radiologie folgend, passieren beim CT-Verfahren Rontgenstrahlen aus einer
rotierenden Rohre den menschlichen Korper senkrecht zur Korperachse. Bei dem 1967 vom
Physiker  Hounsfield eingefiihrten = CT-Verfahren handelt es sich um ein
Rontgenschichtverfahren. Der wesentliche dadurch entstehende Vorteil ist, dass mit Hilfe der
Rechenleistung von Computern zwei zusétzliche axial ausgerichtete Schnitte des Korpers
erzeugt, werden konnen. Die aus einer Vielzahl von dquidistanten Schichten bestehenden
Datensitze beinhalten, im Gegensatz zum klassischen Rontgenverfahren, tiberlagerungsfreie
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Darstellungen der betrachteten Schichten. Zur Erzeugung dieser Schichten verfahrt die um die
Korperachse rotierende Rohre entlang ebendieser. Der Strahlenquelle gegeniiberliegend und
sich hinter dem Patienten befindend sind Detektoren angeordnet, die die Messung der
Intensitidtsminderung, der initialen den Korper durchdringenden Strahlen, erméglichen.

Die so bestimmten Absorptionswerte lassen sich quaderformigen Volumina, den sogenannten
Voxeln, zuordnen [SWK13]. Jedes Voxel entspricht einem Bildelement. Ein Bildelement und
dessen Volumen wird durch die Schichtdicke, Matrixgrole und den Scanfelddurchmesser
bestimmt. Die Bildmatrix unterliegt einem quadratischen Aufbau und kann je nach Geritetyp
bis zu 2048x2048 Bildpunkte beinhalten [Cir11]. In dieser Matrix sind die einzelnen Bildpunkte
durch ein Koordinatensystem definiert und werden von der oberen linken Ecke ausgehend
nummeriert. Jedes einem Bildpunkt zugeordnete Voxel wird durch einen Dichtewert
charakterisiert. Dieser Zahlenwert ist durch den Absorptionswert des im Voxel enthaltenen
Gewebes definiert. Der Dichtewert des Gewebes steht in direkter linearer Beziehung zum
Schwichungskoeffizienten, der eine Gewebekonstante darstellt, welche die Absorption von
Rontgenstrahlen kennzeichnet. Zur Bestimmung der Dichtewerte wird eine Skala, die nach
Hounsfield benannt worden ist, verwendet. Die Geréte sind so kalibriert, dass der Dichtewert
von Wasser auf 0 Hounsfield Einheiten (HE) und der von Luft auf -1000 HE festgesetzt wird.
Damit ist die Bestimmung der Dichtewerte unabhédngig von der Rohrenspannung und kann fiir
die ibrigen Gewebearten verwendet werden. Dartiber hinaus sind die Dichtewerte proportional
zum linearen Schwéchungskoeffizienten und demzufolge dem Schwichungsgesetz
unterliegende, willkiirlich festgesetzte Relativwerte [Kul98, Wei02]. In der Tabelle 3.1 sind
beispielhaft Richtwerte fiir Hounsfield Einheiten menschlicher Korpergewebe aufgefiihrt. Zu
beachten ist, dass sich die angegebenen Werte von einem Menschen zum nichsten Menschen
unterscheiden konnen. Aus Tabelle 3.1 wird der Vorteil des CT-Verfahrens zur Betrachtung
der knochernen Strukturen der Lendenwirbelsdule deutlich.

Tabelle 3.1: Richtwerte flir Hounsfieldeinheiten menschlicher Korpergewebe [SWK13]
Dichtewerte in Dichtewerte in

Organ bzw. Substanz ~ Hounsfield Einheiten | Organ bzw. Substanz ~ Hounsfield Einheiten
HE HE

Knochen (Kompakta) 300-1000 Nebenniere 5-20

Knochen (Spongiosa) 100-300 Exsudat 20-30

Geronnenes Blut 80+ 10 Transsudat 10-20

FlieBendes Blut 55+5 Liquor 7

Milz 40 - 60 Zysteninhalt 5-10

Leber 55-60 Wasser 0

Muskulatur 45+5 Fettgewebe -65+5

Graue Hirnsubstanz 35-45 Lunge -400-175

Weille Hirnsubstanz 20-35 Luft -1000
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Aus dem angegebenem Dichtespektrum kann die kontrastreiche Darstellung der Knochen
abgeleitet werden, deren Dichte separat am Ende der Dichteskala zu finden ist und damit gut
trennbar von den anderen Gewebearten vorliegt. Das iibrige Gewebe ist durch die nahezu
identischen Dichtewerte schlecht zu differenzieren und verhindert pathologische Befunde durch
die Computertomographie.

3.2.2 Partitionierung der kndchernen Strukturen

Die Weiterverarbeitung der Oberflaichenmodelle wird in einer auf Mimics 25.0 aufbauenden
Software mit dem Namen 3-Matic 17.0 der Fa. Materialise durchgefiihrt. Zur spiteren
Verwendung als Finite-Elemente-Modell sind zusdtzliche Schritte der Vorbereitung
unerldsslich. Das dabei entstehende Volumenmodell der kndchernen Lendenwirbelsdule soll
durch immer gleichbleibende Ansatzpunkte der Ligamente und der Kontaktflichen der
Zwischenwirbelscheiben eine hohe Ergebnisqualitit gewihrleisten.

Fiir die physiologisch korrekte Erstellung der Ansatzpunkte der Ligamente wird auf das Wissen
aus Abschnitt 2.2.4 zuriickgegriffen. Die dort beschriebenen Ligamente sollen in dem spéteren
FE-Modell verwendet werden und benétigen definierte Positionen fiir deren Anfangs- und
Endpunkte. So soll gewihrleistet werden, dass jegliche Erweiterungen und Anpassungen des
FE-Modells identische Grundvoraussetzungen fiir die Ansatzpunkte der Ligamente vorweisen
konnen. Um im spiteren FE-Modell die einzelnen Regionen des Wirbels unterscheiden zu
konnen, werden bereits in 3-Matic 17.0 die benotigten Partitionen erstellt. Abbildung 3.4: bildet
beispielhaft den Wirbel L4 der Lendenwirbelsdule ab und verdeutlicht die Unterteilung des
Lendenwirbels in spezifische Regionen. Die Ansatzpunkte der einzelnen Ligamente sind der
Literatur [SSS+18] entnommen und die Modelle der Wirbel werden entsprechend der Literatur
partitioniert. Dabei ist zu beachten, dass die exakten Positionen von Person zu Person variieren
konnen, die grundlegende Position am Wirbel jedoch gleichbleibend ist.

Fiir die Partitionierung der Gelenkfldchen der Facettengelenke gilt ein identisches Vorgehen,
wie es zuvor fiir die Ligamente durchgefiihrt worden ist. Dem biologischen Vorbild
entsprechend werden Position und GroBle der Gelenkflichen bestimmt und als definierte
Bereiche der Wirbeloberfliche hinzugefiigt. AbschlieBend sind die Kontaktbereiche der
Zwischenwirbelscheiben mit den Wirbeln zu bestimmen. Bei Betrachtung der CT-Daten sind
die Positionen der Zwischenwirbelscheiben zu erkennen. Diese werden auf die Oberflidchen der
Wirbel iibertragen. Finalisiert wird die Bearbeitung des zuvor mit Dreieckselementen
vernetzten Oberflichenmodells durch die Erweiterung zu einem Volumenmodell. Verwendung
finden dazu Tetraederelemente, die eine Kompatibilitit mit dem im Anschluss zu
verwendenden Simulationsprogramm Abaqus 17.0 der Fa. Dassault Systems aufweisen. Dabei
ist zu beachten, dass eine mdglichst kleine GroBe der Tetraeder zu verwenden ist, um die
Verfélschung der Wirbelgeometrie durch die Elemente zu minimieren. Durch die Vernetzung
mit Tetraederelementen wird das vorherige Oberflichenmodell zu einem Volumenmodell
transferiert. Daraus ergibt sich im Zusammenspiel mit den Programmen 3-Matic und Mimics
die Moglichkeit, dass jedem Tetraeder eine bestimmte Dichte und darauf aufbauend ein
Elastizitdtsmodul (E-Modul) sowie die entsprechende Poissonzahl zugeordnet werden kann.
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Die Funktionsweise ist in Abschnitt 3.2.1 bezugnehmend auf die Voxel beschrieben worden
und ist analog fiir Tetraeder anzuwenden.

a) Al b)

1 - Ligamentum longitudinale anterior
2 - Ligamentum longitudinale posterior
3 - Ligamentum interspinalia

4,5 - Gelenkflache und -kapsel inferior

6, 7 - Gelenkflache und -kapsel superior
8 - Ligamentum supraspinale

‘ 9, 10 - Kontaktflichen ZWS
Schnittansicht A-A 11 - Ligamentum intertransversia

Abbildung 3.4:  Partitionierung der Ligamentansatzfldchen und der Facettengelenkflédchen der
Wirbel nach physiologischem Vorbild
a) Ansicht von lateral des Wirbels L4
b) Ansicht von ventral des Wirbels L4
¢) Dorsale Schnittansicht des Wirbels L4

Die Partitionierung der zuvor beschriebenen Oberflichenelemente hat den Nutzen, dass diese
bei spiterer Verwendung im Simulationsprogramm als sogenannte sets vorliegen. Ein set ist
ein definierter Bereich oder eine Sammlung von Entitédten, die verschiedene Funktionen erfiillen
konnen. Sobald ein set erstellt worden ist, kann es beispielsweise fiir die Erstellung von
Kontaktpaaren verwendet werden. Die Partitionierung des Volumenmodells reduziert den
bendtigten Aufwand fiir die nachfolgende Erstellung des numerischen Modells.

3.3 Modellierung der Zwischenwirbelscheiben

Zu den  kraftiilbertragenden  Strukturen der  Lendenwirbelsdule  zdhlen die
Zwischenwirbelscheiben, Facettengelenke und die Ligamente. Die dazugehorige Muskulatur
wird in der vorliegenden Arbeit nicht betrachtet. Fiir die physiologisch korrekte Funktionsweise
der Zwischenwirbelscheibe ist deren Rotationsmittelpunkt von entscheidender Bedeutung, da
dieser als Zentrum des Nucleus pulposus dienen soll. Aus diesem Grund wird die konstruktive
Ermittlung der individuellen ZWS-Mittelpunkte nach Frobin et al. [FBB+97] angewendet.
Abschliefend wird die Modellierung der Zwischenwirbelscheibe und die Umsetzung fiir das
spétere FE-Modell beschrieben.
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3.3.1 Berechnung des Zwischenwirbelscheibenmittelpunktes

Im Jahr 1997 stellten Frobin etal. [FBB+97] eine Berechnungsmethode vor, mit der die
sagittale Ebenenverschiebung zwischen zwei benachbarten Wirbeln bestimmt werden kann.
Dieses Vorgehen kann dariiber hinaus fiir die konstruktive Ermittlung des
Rotationsmittelpunktes zweier benachbarter Wirbel verwendet werden.

E 5
€
/ Mw A
M, €& ok
M., M,
F D
B

Abbildung 3.5:  Konstruktive Bestimmung des Mittelpunktes des Wirbels L4

Fiir die Bestimmung des Wirbelmittelpunktes wird Abbildung 3.5 entsprechend ein Wirbel mit
6 Landmarken versehen, die markante topografische Orientierungspunkte am Wirbelkorper
darstellen. Die auszuwihlenden Punkte sind zum einen die am weitesten ventral befindlichen
Punkte der oberen und der unteren Deckplatte des Wirbelkorpers. Diese sind in der
Abbildung 3.4 mit den Buchstaben A und B gekennzeichnet. Zum anderen werden auf der
linken sowie auf der rechten Seite des Wirbelkorpers die Strukturen der oberen und der unteren
Deckplatte ausgewihlt, deren Positionen am weitesten dorsal liegen. In Abbildung 3.5 sind
diese durch die Buchstaben C, D, E und F markiert. Dadurch entstehen, wie in Abbildung 3.5
grafisch verdeutlicht, 3 lotrechte Linien. Zu Zeiten der Untersuchungen von Frobin et al.
[FBB+97] stellt die Ermittlung der dorsal liegenden Punkte aus einem eindimensionalen
Rontgenbild mit entsprechend tiberlagerten kndchernen Strukturen, eine Schwierigkeit dar. Am
vorliegenden dreidimensionalen Modell ist die Lokalisierung der entsprechenden Punkte ohne
Schwierigkeiten zu realisieren. Von jeder der erzeugten lotrechten Linien wird der jeweilige
Mittelpunkt (Mx, My, Mz) bestimmt. Dadurch ist die Erzeugung einer weiteren Linie zwischen
den Mittelpunkten der dorsal liegenden Lote moglich. Von dieser neu erstellten Linie wird
ebenfalls der Mittelpunkt Mw bestimmt. Durch das Aufspannen einer Verbindung zwischen
dem ventralen Mittelpunkt Mz und dem dorsalen Mittelpunkt Mw kann final der
Wirbelmittelpunkt (Mr4) als der entsprechende Linienmittelpunkt bestimmt werden. Unter
Zuhilfenahme der Mittelpunkte Mx, My, Mz wird eine Mittelebene im Wirbelkorper erzeugt,
die wie auch der Wirbelmittelpunkt fiir jeden Wirbel individuell ist.
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Bisektrix

Abbildung 3.6:  Konstruktive Bestimmung des Zwischenwirbelmittelpunktes

Die zuvor beschriebene Methode ist fiir jeden der fiinf Lendenwirbel in ihrem Ablauf identisch.
Im Anschluss an die Ermittlung der Wirbelmittelebene und des Wirbelmittelpunktes der
einzelnen Wirbel wird die winkelhalbierende Ebene zwischen jedem benachbarten Wirbelpaar
bestimmt. Das finale Ergebnis dieser konstruktiven Bestimmung des Mittelpunktes der
Zwischenwirbelscheibe ist in der Abbildung 3.6 grafisch dargestellt. Diese neu erzeugte Ebene
wird Bisektrix genannt. Ausgehend von den Mittelpunkten der eine Bisektrix umgebenden
Wirbelkorper wird jeweils eine zur Bisektrix lotrechte Linie erzeugt. Die auf der
Winkelhalbierenden aufliegenden Endpunkte der neu erzeugten Lote werden innerhalb der
Ebene mit einer Linie verbunden. Der dadurch neu entstandene Mittelpunkt der Linie bildet den
Mittelpunkt der Zwischenwirbelscheibe und somit den Ursprung des Rotationszentrums der
ZWS. Auch dieses Vorgehen wird fiir alle Wirbelzwischenrdume durchgefiihrt. Die erzeugten
Rotationszentren dienen der Modellierung der Zwischenwirbelscheibe und bilden das Zentrum
des jeweiligen Nucleus pulposus.

3.3.2 Aufbau und Modellierung der Zwischenwirbelscheibengeometrie

Werden die knorpeligen Endplatten vernachléssigt, so kann dem Abschnitt 2.2.3 entsprechend
entnommen werden, dass die Zwischenwirbelscheibe im Wesentlichen aus zwei Teilen besteht.
Zum einen der Nucleus pulposus (NP), der den Kern bildet, und zum anderen die umgebende
Struktur des Anulus fibrosus (AF). Fiir die Modellierung des komplexen strukturellen Aufbaus
der ZWS wird mit der Software Hypermesh der Fa. Altair ein kommerzieller Netzgenerator
verwendet. Der Aufbau fiir das FE-Modell ist in Abbildung 3.7 dargestellt. Mit dem zuvor
ermittelten Rotationszentrum als Ausgangspunkt wird im ersten Schritt die Lage des NP im
Wirbelzwischenraum festgelegt. Zu beachten ist dabei, dass der NP einen prozentualen Anteil
von 43-45 % des Gesamtvolumens der ZWS einnimmt [WP91; NLC+17]. Zusétzlich ist eine
Verschiebung des Zentrums des NP um ein Drittel der posterioren Dicke der ZWS in posteriorer
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Richtung zu beriicksichtigen [NWP+07]. Fiir den Aufbau des FE-Modells wird der NP durch
die Verwendung von Wedge-Elementen modelliert. Der Anulus fibrosus (AF), dessen dufere
Geometrie der Literatur [SSS+18] entnommen und nachempfunden ist, wird zur Realisierung
der einzelnen Faserringe mit Hexaeder-Elementen vernetzt. Goel et al. [GMG+95] haben
zeigen konnen, dass fiir die simulative Darstellung der Ausbeulung der belasteten ZWS die
Vereinfachung mit sechs Faserringen ausreichend genau ist. Die Breite eines Faserringes wird
durch die Ausdehnung eines Hexaeder-Elements abgebildet. Die Hohe der ZWS wird durch
sechs Elemente definiert. Zur Darstellung der Kollagenfasern, die sich in der Grundsubstanz
des AF befinden, werden Truss-Elemente eingesetzt, die in sich liberkreuzender Anordnung an
den jeweiligen Ecken der Hexaeder-Elemente befestigt sind [EHS00].

Nucleus pulposus

Annulus fibrosus

Kollagenfasern

Abbildung 3.7:  Aufbau der Zwischenwirbelscheibe

Das Truss-Element kann lediglich Zugbeanspruchungen aufnehmen und eignet sich
dementsprechend fiir die numerische Nachbildung der Kollagenfasern. Unter Zuhilfenahme der
Funktion embedded-region werden die Truss-Elemente der Kollagenfasern wihrend der
Modellierung des numerischen Modells der Zwischenwirbelscheibe mit den Hexaedern der
Grundsubstanz zu einer Einheit fusioniert. Auf Grund dessen entsteht eine Wechselwirkung
zwischen den Kollagenfasern und der Grundsubstanz, wodurch die strukturellen Eigenschaften
des gesamten Anulus fibrosus durch beide Anteile gleichermallen beeinflusst werden.

3.4 Modellierung der Ligamente

Modelliert werden die in Abschnitt 2.2.4 beschriebenen Ligamente. Diese werden als rein axial
wirkende Connector-Elemente modelliert, die lediglich mit Zugbelastung beaufschlagt werden
konnen. Fiir die Auswahl eines geeigneten Materialmodells zur Nachbildung der
Ligamenteigenschaften steht eine Vielzahl von Datensdtzen aus der Literatur zur Verfiigung.
Bei der Auswahl des Datensatzes ist darauf zu achten, dass der verwendete Datensatz nach
Moglichkeit alle zu betrachtende Ligamente enthdlt. Dabei ist eine Kombination von
Datensdtzen auf Grund der stark unterschiedlichen Basisdaten zu vermeiden. Um die
individuellen Eigenschaften der Ligamente abbilden zu kdnnen, erhélt jedes Ligament eine
Kraft-Verschiebungs-Kurve. Das grundlegende Verhalten der Ligamente der Wirbelséule ist in
der  Abbildung 2.7  dargestellt. =~ Der verwendete Datensatz  entstammt den
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Forschungsergebnissen von Damm etal. [DRG20] und umfasst die Gesamtheit der
erforderlichen Ligamentkennlinien. Die Nachbildung des Verhaltens der bendtigten Kennlinien
wird durch die untenstehende Formel (3.1) von Brown et al. [BSL96] ermoglicht.

£+b
FLigament =a-ln (eT + 1) +c (3.1)

Die zwischen den zuvor definierten Ansatzpunkten erstellten Ligamente besitzen
regionsspezifische Vorspannungen, die der nachstehenden Tabelle 3.2 zu entnehmen sind. Aus
diesem Grund besitzen die Ligamente eine Ruhelénge, die nachfolgend mit /o bezeichnet wird
und eine Lénge /;, die durch die geometrischen Eigenschaften bestimmt wird. Die in Prozent
angegebenen Werte fiir die Vordehnung werden der entsprechenden Literatur (Tabelle 3.2)
entnommen und werden mit g angegeben. Die zu berechnende Ruheldnge 1o bezeichnet die
Liange, bei der unter Dehnung noch keine Kraft {ibertragen wird. In Anlehnung an Rupp et al.
[REK+15] wird mit nachfolgender Formel (3.2) die Ruhelénge 1y einmalig vor der Simulation
berechnet.

I, = L; (3.2)
1+ ¢
Tabelle 3.2: Vorspannungen & der Ligamente des FE-Modells
Ligament Vordehnung &o [%] Literatur
ALL =8 [Tka68], [RVA+13]
PLL ~ 10 [Tka68], [RVA+13]
ISL ~4 [RVA+13]
ITL =~ 10 [MHH+10]
SSL ~ -6 [RVA+13]

CL ~ 10 [MHH+10]
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Abbildung 3.8:  Kraft-Verschiebungs-Kurven der Ligamente im FE-Modell

Die resultierende Kraft in Folge der aufgebrachten Dehnung kann aus den dazugehdrigen
Kennlinien entnommen werden. Die resultierenden Kraft-Verschiebungs-Kurven fiir die
einzelnen Ligamente sind ohne die zuvor erwéhnte Ruhedehnung in Abbildung 3.8 dargestellt.

3.5 Die Funktionseinheit L4-L5

Das Ziel dieses Abschnitts besteht darin, zu evaluieren, ob die eingesetzten Materialmodelle
und Materialparameter realitidtsnahe und valide Ergebnisse liefern. Dazu wird die Funktionalitét
zunichst anhand eines FE-Modells der Funktionseinheit {iberpriift. Diese besteht, entsprechend
Abbildung 3.9 aus den Lendenwirbeln L4 und L5, der Zwischenwirbelscheibe, den
Facettengelenken und den dazugehorigen Ligamenten. Dieser Aufbau bildet die geringste
Anzahl an Segmenten einer Wirbelsdule mit denen die iiberwiegende Anzahl an
biomechanischen Problemstellungen effizient untersucht werden kann.

Die Kontaktbedingung der Zwischenwirbelscheibe mit den umgebenden Wirbeln wird mittels
tie-constraint abgebildet, um das angewachsene Verhalten dieses Verbundes zu modellieren.
Fiir den Kontakt der Facettengelenkknorpel mit den zugehorigen Wirbeln wird ebenfalls ein
tie-constraint verwendet. Der Kontakt zwischen den gegeniiberliegenden Gelenkfldchen der
Facetten wird mit einem reibungsfreien surface-to-surface Kontakt modelliert. So kann die
physiologische Verhaltensweise dieser Gelenkpaare nachgebildet werden. Fiir die Lagerung der
Funktionseinheit wird die inferiore Deckfliche des Lendenwirbels L5 entsprechend dem
Vorgehen von Wilke et al. [WWCO98] mit einem coupling-constraint zu einem reference point
verbunden. Dieser reference point, dessen Lage im Flachenmittelpunkt der Wirbeldeckflache
definiert ist, wird in den sechs zur Verfiigung stehenden Freiheitsgraden fixiert. Analog dazu
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wird der Punkt der Krafteinleitung an der superioren Deckflédche des Lendenwirbels L4 erzeugt.
Den experimentellen Ablauf von Wilke et al. [WWC98] nachbildend wird ein reines Moment
in den Hohen von 1 Nm, 2,5 Nm, 5 Nm, 7,5 Nm und 10 Nm bei diesem reference-point
eingeleitet. Die Orientierung und die Hohe der einzuleitenden Momente entsprechen den
Bewegungsrichtungen der Flexion, das nach vorne Lehnen des Oberkdrpers, der Extension, das
nach hinten Lehnen, und der lateralen Flexion, das zur Seite Lehnen, sowie der axialen
Rotation, dem Verdrehen des Oberkorpers um die eigene Achse. Die Auswahl der
Bewegungsrichtungen entspricht den Daten von Dreischarfetal. [DZS+14]. Zur
Vereinfachung des vorliegenden Modells ist die axiale Belastung entlang der
Lendenwirbelsdule, die die Kompression widerspiegelt, vernachléssigt worden. Dadurch wird
bei der spiteren Validierung lediglich die RoM der Funktionseinheit und der lumbosakralen
Lendenwirbelsdule betrachtet.

Abbildung 3.9:  Die Funktionseinheit bestehend aus den Wirbeln L4 und L5
a) Ansicht der Funktionseinheit von links lateral
b) Ansicht der Funktionseinheit von anterior transversal

3.5.1 Kalibrierung der Zwischenwirbelscheibe

Die in Abschnitt 3.5.1 beschriebenen Materialmodelle und die dazugehorigen
Materialkonstanten bilden die Grundlage fiir die Optimierung der einzelnen Bereiche der
Zwischenwirbelscheibe. Zur Kalibrierung der ZWS wird ein Verfahren angewandt, das sich an
der von Schmidt et al. [SHS+06] entwickelten Methode zur Optimierung der Materialparameter
orientiert. Wie bereits bei den Ligamenten werden die Kollagenfasern der
Zwischenwirbelscheibe ebenfalls durch eine nichtlineare Funktion beschrieben. Diese beruht
auf den Messungen von Shirazi-Adl et al. [SAS86] und ist in dem nachstehenden Diagramm in
Abbildung 3.10 dargestellt. In Untersuchungen von Schmidt et. al. [SHS+06] ist festgestellt
worden, dass die auBlenliegenden Kollagenfasern ein steiferes Verhalten aufweisen als die
innenliegenden. Aus diesem Grund findet eine steifigkeitsabhidngige Gewichtung der
Faserringe statt. Die dueren Lagen 1-2 erhalten einen Gewichtungsfaktor von 1,0, die Lagen
3-4 einen Faktor von 0,9, die Lagen 5-6 einen Faktor von 0,75 und die innersten Lagen 7-8
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einen Faktor von 0,65 [SHS+06]. Auf Grund dieser Materialeigenschaften ist es mdglich, die
abfallende Steifigkeit der Kollagenfasern numerisch zu modellieren. Fiir die gezielte
Optimierung des Anulus fibrosus und dessen Kollagenfasern sind alle weiteren Strukturen von
der Funktionseinheit entfernt worden, sodass keine Ligamente, Facettengelenke oder auch der

Nucleus pulposus einen Einfluss auf die Ergebnisse ausiiben.
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Abbildung 3.10:  Spannungs-Dehnungs-Diagramm der ZWS-Kollagenfasern nach
[SAS86]

Ermittelt wird der erreichbare Bewegungsumfang, also die Range of Motion (RoM), der
Funktionseinheit. Diese muss eine Ubereinstimmung mit den in vitro gemessenen RoM
vorweisen konnen. Fiir die Kalibrierung stehen unterschiedliche Parameter zur Verfiigung
deren Anderung Einfluss auf das Verhalten der ZWS besitzt. Die Steifigkeit der Kollagenfasern
kann in einem Bereich von 0,3 bis hin zu 2,0 in ihrer Gewichtung angepasst werden
[SAS86, GMG+95, SLR95]. Werte die kleiner als 1,0 sind, reduzieren die Steifigkeit und
Werte die 1,0 iiberschreiten, erh6hen die Steifigkeit der Kollagenfasern. Dariiber hinaus kénnen
die Materialkonstanten der Grundsubstanz des Anulus fibrosus angepasst werden. Der dafiir
von Schmidt et al. [SHS+06] ermittelte Bereich fiir die Gewichtung betragt 0,0025 bis zu 238.
Diese Werte entsprechen unter Beriicksichtigung der Formel (3.3) einem E-Modul von 0,1 bis
1000 MPa [SHS+06].

E =6 -(cp+c3) (3.3)

Anders als Schmidt et al. [HSK+06], die einen Algorithmus zur Optimierung der Parameter
verwendet haben, wird in der vorliegenden Arbeit ein iteratives Verfahren angewandt. Bei der
Durchfiihrung werden die Konstanten c; und c; einer zwei Parameter Mooney-Rivlin Funktion
variiert. Durch dieses Materialmodell wird das hyper-elastische Materialverhalten der ZWS
nachgebildet. Die FErgebnisse der RoM werden denen der Literatur [HSK+06]
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gegeniibergestellt. Schrittweise werden die Parameter ¢i und c2 aus Tabelle 3.3 die als
Basiswerte dienen, angepasst, wobei die Werte in einem Verhéltnis von c2 = 0,25¢; stehen
[HSK+06]. Die Parameter werden angepasst, bis die simulierte RoM der Funktionseinheit den
Literaturwerten [HSK+07] entspricht. Fiir die Kollagenfasern wird entsprechend
Abbildung 3.10 initial mit einem Faktor von 2,0 die hochstmogliche Steifigkeit gewéhlt. Die
gewihlte Steifigkeit ist iiber den gesamten Optimierungsprozess der Parameter der
Grundsubstanz gleichbleibend.

Tabelle 3.3: Basisparameter der Grundsubstanz und der Kollagenfasern des Anulus
fibrosus

Segment Materialparameter Poissonzahl Literatur

Anulus fibrosus ¢1=0,56, ¢=0,14 v=0,45 [SHS+06]

Nucleus pulposus ¢1=0,12, ¢,=0,09 1v=0,4999 [SHS+06]

Kollagenfasern c-e-Kurve - [SAS86, SHS+06]

Wihrend des iterativen Optimierungsprozesses konnten keine im Anulus fibrosus einheitlichen
Parameter ermittelt werden, die fiir alle Bewegungsrichtungen zufriedenstellende Ergebnisse
ermoglichen. Aus diesem Grund wird der Anulus fibrosus in vier Bereiche unterteilt. Es sind
ein anteriorer und ein posteriorer sowie ein links und ein rechts liegender lateraler Bereich
entstanden, deren Parameter in Tabelle 3.4 aufgefiihrt sind. Aus der iterativen
Parameterermittlung resultiert, dass fiir die Flexion und Extension identische Werte verwendet
werden konnen. Fiir die laterale Flexion und die axiale Rotation ergeben iibereinstimmende
Werte ebenfalls zufriedenstellende Ergebnisse.

Tabelle 3.4: Optimierte Parameter der Grundsubstanz und der Kollagenfasern des Anulus
fibrosus
Bereich Materialparameter Poissonzahl Literatur

Anteriorer und

posteriorer Bereich ¢1=0,168, ¢,=0,042 v=0.43 )

Linker und rechter
lateraler Bereich

Kollagenfasern c-e-Kurve - [SAS86, SHS+06]

¢1=0,112, ¢,=0,028 v=0,4999 -

Die optimierten Parameter liefern gute Ubereinstimmung mit den Ergebnissen verschiedener
in vitro sowie in silico Untersuchungen anderer Forschungsgruppen [HSK+07, SHS+06,
SHD+07, RLN+21]. Die Vergleichbarkeit mit den Ergebnissen anderer Forschungsgruppen in
Abbildung 3.11 und Abbildung 3.12 verdeutlichen den Erfolg des Optimierungsprozesses.
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3.5.2 Einflussanalyse der Ligamente

Jede der Ligamentengruppen der Funktionseinheit besitzt in Abhédngigkeit der
Bewegungsrichtung einen individuellen Einfluss auf die RoM. Durch die im Nachfolgenden
beschriebene Untersuchung wird der individuelle Einfluss einer Ligamentengruppe auf die
jeweilige RoM isoliert betrachtet. Heuer etal. [HSC+07] haben fiir die von ihnen
durchgefiihrten in vitro Untersuchungen ein Vorgehen entwickelt, bei dem von einer gesunden
Funktionseinheit ausgehend, schrittweise Ligamente und weitere Strukturen der Wirbel entfernt
worden sind. Im Nachfolgenden wird in dieser Arbeit gezeigt, dass dieses Vorgehen fiir die
Kalibrierung und Validierung eines FE-Modells von groBem Nutzen ist. Der experimentelle
Versuchsablauf sollte jedoch zur Analyse des FE-Modells in umgekehrter Reihenfolge
angewandt werden. Begonnen wird die Untersuchung mit den zwei Wirbeln der
Funktionseinheit und dem dazugehdrigen Anulus fibrosus der Zwischenwirbelscheibe.
Fortfiihrend werden kumulativ Strukturen hinzugefiigt, bis die vollstindige und gesunde
Funktionseinheit vorliegt [HSC+07]. Dem empfohlenen Vorgehen entsprechend wird im ersten
Schritt dieser Untersuchung ein Modell der Funktionseinheit verwendet, das lediglich aus den
Wirbeln und dem Anulus fibrosus besteht. In Tabelle 3.5 sind der zuvor beschriebene und alle
darauffolgenden Untersuchungsschritte dargestellt. In jedem der beschriebenen Schritte wird
jede der Bewegungsrichtungen isoliert untersucht. Die daraus resultierenden Daten sind in
Abbildung 3.11 dargestellt und geben die exakten Einfliisse der einzelnen Ligamente wieder,
den diese auf die untersuchte Bewegungsrichtung besitzen.

Tabelle 3.5: Reihenfolge des umgekehrten Stepwise-Reduction Experiments nach [HSK+07]

Schritt Kurzbeschreibung Beschreibung

Funktionseinheit mit knochernen Strukturen und

L. ZWS ohne NP dem Anulus fibrosus ohne Nucleus pulposus
5 7WS Funktionseinheit mit knochernen Strukturen und
' intakter Zwischenwirbelscheibe
. . Hinzufiigen der ALL, die den anterioren Teil des
3 ALL hinzugefiigt Wirbelkorpers iiberspannen
. . Hinzufligen der PLL, die den posterioren Teil des
4. PLL hinzugefuigt Wirbelkorpers tiberspannen
. .. Hinzufligen der CL, die die Gelenkkapsel der
> CL hinzugefligt Facettengelenke bilden
. .. Hinzufligen der ISL, die die Dornfortsitze der
6 ISL hinzugefiigt benachbarten Wirbelkorper verbinden
7 SSL hinzugefiigt Hinzufligen des SSL, das am weitesten dorsal

liegende Band am Dornfortsatz
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In Abbildung 3.11 gilt es zu beachten, dass die durchgefiihrten und in Tabelle 3.5 aufgelisteten
Schritte beginnend bei Schritt 1 von rechts und endend bei Schritt 7 nach links zu lesen sind.
Dieses Vorgehen wird umgesetzt, um die Vergleichswerte der in vitro Untersuchungen aus der
Literatur [HSC+07] den numerischen erhaltenen Werten besser gegeniiberstellen zu konnen.

Beim Fehlen jedweder Struktur, abgesehen vom Anulus fibrosus, ist die erreichbare RoM in
allen vier Bewegungsrichtungen signifikant hoher als in allen darauffolgenden
Konfigurationen. Das Hinzufiigen des Nucleus pulposus zum FE-Modell hat bei drei der vier
Bewegungsrichtungen einen hohen Einfluss und reduziert deutlich die RoM. Lediglich bei der
Extension fillt die Auswirkung der strukturellen Anderung weniger ausgeprigt aus. Zudem ist
bei der Extension die Tendenz zum Unterschétzen der Literaturangaben fiir das Hinzufiigen des
Nucleus pulposus zu erkennen. Dieses Phdnomen ist zusitzlich bei der axialen Rotation
deutlich zu erkennen. Genau gegenliufig fillt der Einfluss beim Hinzufiigen der ALL aus. Fiir
das Hinzufiigen der anterioren Ligamente ist der FEinfluss auf die RoM bei der
Extensionsbewegung am deutlichsten und fiihrt zu einer betrdchtlichen Reduktion des
erreichbaren Bewegungsumfanges. Der Einfluss auf die RoM fillt durch die Addition des PLL
fiir alle Bewegungsrichtungen nur gering aus. Die Ligamente der Facettengelenkkapsel
reduzieren die RoM fiir die Bewegungen Extension, laterale Flexion und axiale Rotation
deutlich, haben aber bei der Flexionsbewegung den hochsten Einfluss.

Hier wird die RoM nahezu um die Hélfte des erreichbaren Bewegungsumfanges reduziert. Ein
deutlich geringerer, dennoch signifikant ausfallender Einflussfaktor ist das zusétzliche ISL,
welches die Flexion reduziert. Bei den weiteren Bewegungsrichtungen ist nur ein geringer
Einfluss zu erkennen. Dieser geringe Einfluss setzt sich bei der Addition des letzten Ligaments
SSL fiir alle RoM fort.
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Einflussanalyse der Ligamente auf die erreichbare RoM
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3.5.3 Validierung der Funktionseinheit L4-L5

Der erfolgreiche Abschluss der Kalibrierung der Zwischenwirbelscheibe aus Abschnitt 3.5.1
und die Einflussanalyse der Ligamente aus Abschnitt 3.5.2 ermdglichen die finale Validierung
des Simulationsmodells der Funktionseinheit. Fiir die vollstindige Modellvalidierung sind
mehrere Einflussfaktoren innerhalb der Funktionseinheit zu betrachten, um die Aussagekraft
des Modells zu bestitigen. Zusitzlich zur RoM werden der intradiskale Druck (intradiscal
pressure (IDP)) und die Facettengelenkkrifte (facet forces (FF)) untersucht. Ein ebenso
fundamental wichtiger Gesichtspunkt wie die RoM ist der momentane Drehpunkt
(instantaneous center of rotation (ICR)) des superior liegenden Wirbels L4 zum inferior
liegenden Wirbel LS. Dessen Verschiebung unter Einbringung eines reinen Momentes wird in
den drei Korperebenen betrachtet.

10
rechte laterale Flexion Flexion —_

LA

i

oo —
F—

Range of Motion [°]

———
|_

$ | T
Moment [Nm]| ad
-10 -8 -6 -4 -2 > E 2T 4 6 8 10
jrdi ) S ¥ M
5 1 I
5 1 i
T _F1 .
A4
l Extension »; linke axiale Rotation
I [HSK+07] I [QWL+98] [DTG+15] [RLN+21] Woodcock

Abbildung 3.12: RoM der Funktionseinheit im Vergleich mit Literaturwerten

Alle ermittelten Werte werden den aus der Literatur entstammenden Daten, die mittels in vitro
und insilico Untersuchungen anderer Forschungsgruppen generiert worden sind,
gegeniibergestellt. Werden die zu erreichenden RoMs und deren Verldufe iiber die Belastung
von 1 Nm bis hin zu 10 Nm des vorliegenden FE-Modells Literaturdaten gegeniibergestellt, ist
in den vier Bewegungsrichtungen eine gute Ubereinstimmung zu erkennen (Abbildung 3.12).
Bei der rechten lateralen Flexion ist mit steigender Belastung im Vergleich zu den Daten von
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Heuer et al. [HSK+07] eine geringe Uberschitzung zu erkennen. Die linke axiale Rotation wird
fiir kleine Momente gut abgebildet, erfahrt jedoch mit steigender Belastung eine Tendenz zur
oberen Grenze der ermittelten RoM-Werte von Heuer et al. [HSK+07]. Die RoM der
Extensionsbewegung besitzt bei geringen wie auch bei hohen Momenten nahezu ideale Werte.
Fiir Momente bis zu 5 Nm besteht ebenfalls eine nahezu ideale Nachbildung der RoM fiir die
Flexion der Funktionseinheit. Erreichen die Flexionsmomente 7,5 Nm divergiert die RoM von
dem Mittelwert der Literaturdaten leicht zur unteren Grenze der Standardabweichung.
Zusammenfassend ist zu sagen, dass das vorliegende Modell fiir die erreichbaren
Bewegungsumfinge der Literatur entsprechend realititsnahe Werte liefert.
= 4
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axiale Kompressionskraft [kN]
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0 //Ti/
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= [SGR+13] [Hir55] [BAZ20] == [RLN+21] Woodcock

Abbildung 3.13:  Axiale Kompression der Zwischenwirbelscheibe bei axialer Kompressions-
belastung

Die Auswirkungen des axialen Drucks wihrend der stehenden Pose des Menschen werden in
Abbildung 3.13 dargestellt. Das bei in vitro Untersuchungen gezeigte Verhalten kann durch das
vorliegende FE-Modell in guter Ubereinstimmung nachgebildet werden. So wird sowohl der
anfiangliche lineare Verlauf der axialen Hohenreduktion als auch die nichtlineare Versteifung
bei hoheren Kompressionsbelastungen durch das FE-Modell wiedergegeben. Im direkten
Vergleich der Verschiebungskurven, die in Abbildung 3.13 dargestellt sind, féllt der
nichtlineare Bereich weniger prignant aus als beispielsweise bei der von Remus et al.
[RLN+21] durch Auswertung von in silico Untersuchungen generierten Kurve. Die simulierte
Verschiebungskurve befindet sich jedoch innerhalb der Grenzwerte von publizierten in vitro
Untersuchungen.

Hinsichtlich des innerhalb des Nucleus pulposus wirkenden intradiskalen Drucks zeigt das in
Abbildung 3.14 ausgewertete Simulationsergebnis, dass bereits durch die Vorspannungskraft
der vorhandenen Ligamente ein geringer Initialdruck vorliegt. Dieser erhoht sich infolge einer
wirkenden axialen Kompressionskraft anndhernd linear. Der initiale Druck im rein
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vorgespannten Zustand der Funktionseinheit wird durch das FE-Modell im Vergleich zu den
vorliegenden in vitro Untersuchungsergebnissen unterschétzt, findet jedoch mit den Werten aus
in silico Untersuchungen eine gute Ubereinstimmung wie der Visualisierung in Abbildung 3.14
zu entnehmen ist.
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Abbildung 3.14:  Steigerung des intradiskalen Drucks bei ansteigender axialer Kompressionskraft

Als weiterer Indikator fiir ein valides Funktionseinheitsmodell dient die wirkende Kraft in den
Facettengelenken wihrend der Hauptbewegungen. Zu beriicksichtigen ist dabei, dass bei der
Flexion die Gelenkflichen der Facettengelenke eine Offnung erfahren und dadurch keine
Kontaktkréfte bei dieser Bewegung libertragen werden. Bei den Bewegungen Extension, linke
axiale Rotation und der rechten lateralen Flexion entstehen jedoch entsprechende Krifte im
Kontaktbereich der Gelenkfldchen zwischen dem vierten und dem fiinften Lendenwirbel. Bei
diesem Indikator ist entsprechend Abbildung 3.15 fiir alle vorliegenden Daten eine gute
Ubereinstimmung mit den Literaturwerten fiir in silico Untersuchungen zu erkennen. Nicht
zuletzt besitzen die Facettengelenke einen FEinfluss auf den Momentandrehpunkt der
Funktionseinheit unter den verschiedenen Belastungen durch Hauptbewegungen.
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Abbildung 3.15: Facettengelenkkrifte wihrend der Bewegung in den Hauptbewegungs-
richtungen bei einem Moment von 7,5 Nm

Facettengelenkkraft [N]

Reuleaux [Reu76] beschreibt ein Verfahren, das es ermoglicht, den Momentandrehpunkt eines
sich bewegenden Systems im zweidimensionalen Raum zu ermitteln. Am nicht fixierten Objekt
werden zwei Punkte bestimmt, deren Bewegungen nachverfolgt werden. Zwischen den
Ausgangspositionen der jeweiligen Punkte und deren neuer Lage in der Ebene werden Geraden
erzeugt. Von den Mittelpunkten der zuvor erzeugten Geraden ausgehend werden orthogonale
Linien erstellt. Der Schnittpunkt dieser orthogonalen Linien beschreibt den
Momentandrehpunkt. Mit jeder weiteren neuen Positionierung des beweglichen Objektes wird
das zuvor beschriebene Vorgehen erneut durchgefiihrt. Dadurch wird die Nachverfolgung des
Momentandrehpunktes iiber den gesamten Bewegungsumfang eines Objektes ermoglicht.

Besteht bei in vitro Untersuchungen eine gewisse Ungenauigkeit, wie von Bogduk et al. [PB88]
beschrieben, auf Grund mangelnder Prézision bei der Bestimmung der nachzuverfolgenden
Punkte, besitzen FE-Modelle den Vorteil, dass auch komplexe Bewegungsabldufe der
Funktionseinheit prizise nachverfolgt werden konnen [SHC+08]. Fiir die Ermittlung des ICR
fiir die Bewegungsrichtungen Flexion und Extension werden zwei Punkte in der Sagittalebene
des Wirbels bestimmt. Einer der Punkte liegt im Bereich der anterioren und der zweite Punkt
im Bereich der posterioren Ligamentenansatzpunkte. Fiir die Nachverfolgung des ICR der
linksseitigen axialen Rotation und der rechtsseitigen lateralen Flexion wird ein Punkt auf der
linken Seite und einer auf der rechten Seite des Wirbels auf der Frontalebene bestimmt.
Abbildung 3.16 verdeutlicht durch die grafische Darstellung der ICR-Verldufe die gute
Ubereinstimmung mit den in der Literatur beschriebenen Pfaden aus in vitro und in silico
Untersuchungen. Wiahrend der Extension befindet sich der ICR mittig in der
Zwischenwirbelscheibe und verbleibt fiir die Belastung mit geringen Momenten anndhernd in
seiner Ursprungsposition. Mit dem Eintreten des Kontakts zwischen den Facettengelenkflachen
und bei steigender Belastung tritt eine Verschiebung des ICR in kaudale Richtung mit Tendenz
in Richtung dorsal ein. Wiahrend der Flexion befindet sich der ICR bei anfdnglicher Belastung
dhnlich der Extension mittig in der ZWS. Bereits bei geringer Steigerung der Belastung erfahrt
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der ICR eine deutliche Verschiebung in Richtung dorsal iiber das Zentrum der
Zwischenwirbelscheibe hinaus. Mit steigender Belastung ist eine Verschiebung des ICR in
kaudaler Richtung bis iiber die Grenzen der ZWS hinaus zu verzeichnen. Beide
Bewegungsmuster stimmen mit den Erkenntnissen aus den in silico Untersuchungen von
Remus etal. [RLN+21] iiberein, zeigen jedoch ein gegenldufiges Verhalten zu den
Erkenntnissen von Schmidt et al. [SHC+08].

. . Flexion Extension

¥ "
Q...--‘

rechtsseitige laterale Flexion

linksseitige axiale Rotation

[HCO+04] = [PB8S] s [RLN+21] [SHC+08] Woodcock
Abbildung 3.16: ICR-Verldufe des Wirbels L4 relativ zum Wirbel L5

Die Verschiebungen des Instantaneous Center of Rotation wéhrend der Flexion und der
Extension liegen insgesamt innerhalb des Bereichs, der durch die zweifache
Standardabweichung des ICR geméif Percy und Bogduk [PB88] definiert wird und durch die
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elliptisch geformten Bereiche kenntlich gemacht ist. Wird die laterale Flexion betrachtet,
verbleibt der Momentandrehpunkt stets in der Mitte der Zwischenwirbelscheibe und erfahrt
keine kaudale oder kraniale Verschiebung. Bei steigender Belastung findet eine laterale
Verschiebung des ICR in Bewegungsrichtung statt. Dieses Verhalten gleicht dem von
Schmidt et al. [SHC+08] beschriecbenen Verhalten der lateralen Flexion. Wéahrend der
linksseitigen axialen Rotation findet eine Deviation des ICR in Richtung des rechten belasteten
Facettengelenkes statt. Dabei verschiebt sich der Momentandrehpunkt bei steigender Belastung
aus dem Zentrum der ZWS. Dieses Verhalten gleicht dem von Remus et al. [RLN+21] und
Schmidt et al. [SHC+08] in in silico Untersuchungen festgestellten Verhalten. In in vitro
Untersuchungen von Haberl et al. [HCO+04] findet ebenfalls eine Verschiebung des ICR zum
belasteten Facettengelenk statt und wird durch einen zirkuldren Bereich gekennzeichnet.

3.6 Die lumbosakrale Wirbelsiule

a) b)

Wirbel
L1

Wirbel
L2

Wirbel
L3

Wirbel
L4
Wirbel
L5

Sakrum
S1

Abbildung 3.17: Das FE-Modell der lumbosakralen Wirbelsdule

Die Validierung der Funktionseinheit der Wirbel L4 und L5 bildet den Grundstein fiir die
Erweiterung des FE-Modells auf den Umfang der lumbosakralen Wirbelsdule, deren Aufbau in
Abbildung 3.17 dargestellt ist. Es bestehen Differenzen bei der Anzahl an den in das FE-Modell
einbezogenen kndchernen Strukturen. Einige Forschungsgruppen betrachten die lumbosakrale
Wirbelsdule (LSWS), die das Sakrum sowie die unterste Zwischenwirbelscheibe mit in das FE-
Modell einbeziehen [DRG20], andere Forschungsgruppen wiederum betrachten lediglich die
lumbale Wirbelsdule (LWS) mit dem Umfang der Wirbel L1 bis L5 [DZS+14]. Diese Variation
fiihrt in der FE-Simulation zu verdnderten Randbedingungen, die einen unmittelbaren Einfluss
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auf den erreichbaren Bewegungsumfang besitzen. Das Fehlen des Sakrums sowie der damit
verbundenen Zwischenwirbelscheibe fiihrt zu einer Reduktion des maximal erreichbaren
Bewegungsumfangs.
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Abbildung 3.18: RoM der Lendenwirbelsdule aus in vitro und in silico Versuchen
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In der vorliegenden Arbeit wird priméir der Umfang der lumbosakralen Wirbelsdule betrachtet.
Fiir den Vergleich mit bestehenden Untersuchungsergebnissen wird zusétzlich die lumbale
Wirbelsdule beriicksichtigt. Im Gegensatz zu den manuell symmetrisierten und idealisierten
Modellen sowie den parametrisierten Modellen der lumbosakralen Wirbelsdule, die in der
Literatur [DZS+14] zu finden sind, beinhaltet dieses Modell die kndchernen Strukturen in der
auf den CT-Daten basierenden Position und Ausrichtung. Aus diesem Grund entstehen die in
Abbildung 3.17 erkennbaren Verformungen und Verdrehungen der lumbosakralen
Wirbelsdule. Wie bereits bei der Funktionseinheit dient auch bei der LSWS der Vergleich der
RoM mit Literaturwerten, wie in Abbildung 3.18 dargestellt, der Validierung des FE-Modells.
Des Weiteren besitzt die fiinfte ZWS mit 8 mm eine deutlich geringere Hohe als die angegebene
Idealhdhe von 12 mm. Wie bereits bei der Funktionseinheit wird auch bei der lumbosakralen
Wirbelsdule der Vergleich der Range of Motion mit Literaturwerten, wie in Abbildung 3.18
dargestellt, zur Validierung des FE-Modells herangezogen. Insgesamt betrégt die RoM fiir die
Bewegungsrichtung Flexion 23,1°, fiir Extension 19,2°, fiir die rechtsseitige laterale Flexion
32,8°und fiir die linksseitige axiale Rotation 7,6°. Die entstehenden Verldufe der Bewegungen
sind in der Abbildung 3.18 dargestellt, um den Vergleich zu bestehenden in vitro und in silico
Untersuchungen herzustellen. Fiir den Modellaufbau ohne Sakrum wird fiir die Flexion eine
maximale RoM von 25,8° erreicht, fiir die Extension von 15,9°, fiir die rechtsseitige laterale
Flexion von 29,6° und fiir die linksseitige axiale Rotation von 6,4°. Sowohl die Ergebnisse der
LWS wie auch die Ergebnisse flir die LSWS besitzen eine qualitativ dhnliche Tendenz wie die
in Abbildung 3.18 zusammengefassten Ergebnisse aus der Literatur. Bei rechtsseitiger lateraler
Flexion iibersteigt die RoM fiir die LWS die Ergebnisse aus der Literatur. Bereits bei einem
Moment von 6 Nm erreicht der vorliegende Bewegungsumfang die Grenzen der Literaturwerte.
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Abbildung 3.19:  Anteile der Bewegungssegmente an der RoM der lumbosakralen LWS
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Mit Steigerung des aufgebrachten Moments nimmt die Uberschitzung der RoM der
rechtsseitigen lateralen Flexion zu. Alle weiteren Werte zeigen eine gute Ubereinstimmung mit
den Werten der in vitro und in silico Untersuchungen.

Der Verbund mehrerer Bewegungssegmente erhoht, wie der Vergleich der Abbildung 3.12 mit
der Abbildung 3.17 verdeutlicht, den maximal erreichbaren Bewegungsumfang. Die dabei
involvierten Zwischenwirbelscheiben besitzen verschieden grof3e Anteile an der insgesamt zu
erreichenden RoM. In der Abbildung 3.19 ist der Vergleich mit Literaturwerten dargestellt. Der
direkte Vergleich mit Literaturwerten ist nur fiir die Belastungen von 7,5 Nm und 10 Nm
moglich, da keine weiteren in der Literatur betrachteten Belastungen mit den in dieser
Untersuchung verwendeten iibereinstimmen. Der Einfluss der deutlich geringeren Hohe der
fiinften ZWS wird bei der Betrachtung deren Anteils an der gesamten RoM deutlich. Abgesehen
von der linken axialen Rotation liegen die in dieser Untersuchung ermittelten Werte im unteren
Bereich der Literaturwerte oder unterschreiten diese deutlich wie bei der Flexion. Die zusétzlich
ermittelten Werte befinden sich in guter Ubereinstimmung mit den Literaturwerten.

Wie bereits bei der Funktionseinheit wird ebenfalls bei der lumbosakralen Wirbelsdule die
entstehende Kraft in den Facettengelenken betrachtet. Die entstehenden Krifte innerhalb der
einzelnen Bewegungssegmente sind in der Abbildung 3.20 dargestellt.
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Abbildung 3.20: Facettengelenkkrifte der lumbosakralen Wirbelséule bei einem Moment von
7,5 Nm

Es bestehen gute Ubereinstimmungen der ermittelten Facettengelenkkrifte mit den Werten aus
der Literatur. Fiir die Extension und die rechtsseitige laterale Flexion wird die Kraft im
Bewegungssegment L4-L5 unterschitzt. Die Facettengelenkkrifte wahrend der linksseitigen
axialen Rotation tendieren zu einer Uberschiitzung der ermittelten Werte von Dreischarf et al.
[DZS+14]. Im Gegensatz zu den Erkenntnissen aus der Literatur entstehen im vorliegenden FE-
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Modell wihrend der Flexion Facettengelenkkréfte im untersten Bewegungssegment L5-S1.
Dieses Ergebnis kann auf die deutlich geringere Hohe der flinften Zwischenwirbelscheibe
zuriickgefiihrt werden.

Zum Abschluss des Kapitels wird im Hinblick auf die Untersuchungen in den nachfolgenden
Kapiteln die Vorwolbung der Zwischenwirbelscheibe (Abbildung 3.22) und der damit
einhergehenden Dehnung in den Kollagenfasern (Abbildung 3.21) des Anulus fibrosus
betrachtet.
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Abbildung 3.21: Logarithmische Dehnung der Kollagenfasern der ZWS
a) Grafische Darstellung der Dehnung der Kollagenfasern der ZWS L4/L5
b) Maximale Dehnung der Kollagenfasern der drei betrachteten ZWS

In der Vergangenheit gab es bereits eine Vielzahl an Untersuchungen der zuvor beschriebenen
Thematik. Die dabei entstandenen Ergebnisse besitzen stark divergierende Angaben. So werden
fiir die Dehnung der Kollagenfasern in kaudal-kranialer Richtung Werte von 20 % [WL04] bis
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hin zu 50 % [GADO93] erreicht. In Umfangsrichtung kénnen Dehnungswerte von 10 %
[EIS+96; AG93] bis hin zu 21 % [IMRO5] auftreten. Fiir anteriore Kollagenfasern bestehen
Werte zwischen 4 % und 13 %, wobei fiir posteriore Kollagenfasern Werte von 7 % und 9 %
angegeben werden [HSFO0S5; SWI+94]. In kaudal-kranialer Richtung geben Heuer et al.
[HSWO08a] Dehnungen von 0,0 % bis zu 9,5 % mit einem durchschnittlichen Wert von 3,3 %
an. Fiir die Hauptbewegungsrichtungen Extension, Flexion, axiale Rotation und laterale Flexion
sind Dehnungswerte von 5,9 %, 7,2 %, 11,9 % und 8,9 % in einer in silico Untersuchung
aufgenommen worden [SKH+07]. Durch Heuer etal. [HSWO08a] konnten diese Werte
innerhalb der durchgefiihrten in vitro Untersuchung bis auf die axiale Rotation anndhernd
erreicht werden. Mit einer intakten Zwischenwirbelscheibe kann eine Dehnung von 4,0 % fiir
Extension, 7,2 % fir Flexion, 3,1 % fiir axiale Rotation und 6,5 % fiir laterale Flexion erreicht
werden. Die Vorwdlbung der Zwischenwirbelscheibe entsteht durch die alltdgliche Belastung
und beschreibt in der Regel eine Verschiebung der Struktur um weniger als 3 mm in einem
Bereich, der mehr als 25 % des Umfangs der Zwischenwirbelscheibe umfasst [RBM17]. Es
wird angenommen, dass die Vorwolbung mit voranschreitender Degeneration zunimmt. Die
Vorwo6lbung oder auch Protrusion des Anulus fibrosus kann als Vorstufe des Prolapses, also
des Bandscheibenvorfalls, angesehen werden. Der wesentliche Unterschied zum Prolaps
besteht im intakten Faserring des Anulus fibrosus. Die vorgewolbte Struktur kann
beispielsweise auf die Nerven des Spinalkanals driicken, wodurch Schmerzen im unteren
Riicken entstehen. Es ist ebenso moglich, dass die entstehenden Schmerzen aus dem Inneren
des Anulus fibrosus in die umliegenden Regionen ausstrahlen [WS97].

Verschiedene Forschungsgruppen haben in den vergangenen Jahrzehnten die Vorwolbung der
Zwischenwirbelscheibe untersucht. Bei den durchgefiihrten in vivo Untersuchungen sind
Funktionseinheiten der Wirbelsdule verwendet worden. Heuer et al. [HSW08a, HSWO08b]
haben dabei die Ebene L2/L3 der lumbosakralen Wirbelsdule untersucht. Die Funktionseinheit
ist mit einer axial wirkenden Kompressionskraft von 500 N und einem Moment von 2,5 Nm,
5Nm und 7,5 Nm innerhalb der vier Grundbewegungsrichtungen, Extension, Flexion,
linksseitige axiale Rotation und rechtsseitige laterale Flexion, belastet worden. Zusétzlich sind
durch Heuer et al. [HSWO08a] Kombinationen der Grundbewegungen betrachtet worden. Die
Vorwo6lbung nach auflen fiir eine intakte ZWS betrigt 0,27 mm und 1,63 mm. Die Vorwolbung
nach innen nimmt Werte zwischen 0,29 mm und 0,94 mm an und ist bei einem Moment von
7,5 Nm ermittelt worden. Weiterhin sind die Ebenen L1/L2, L3/L4 und L5/S1 von
Cuchanski et al. [CCJ+10] betrachtet worden. Anders als bei Heuer et al. [HSWO08a] sind bei
Cuchanski et al. [CCJ+10] 250 N als axiale Kompressionskraft verwendet worden. Des
Weiteren sind die Flexion, Extension und die beidseitige laterale Flexion mit einem
zusitzlichen Moment in der Hohe von 2,5 Nm untersucht worden. Die abschlieBende
Betrachtung der Vorwdlbung geschieht regionsspezifisch fiir den lateralen, posterolateralen
und posterioren Bereich der Zwischenwirbelscheibe. Die maximale Vorwdlbung in diesen
Bereichen liegt bei 1,34 mm, 1,28 mm und 1,08 mm. Fiir die Untersuchungen von Brinckmann
und Grootenboer [BG91] wurden die Ebenen T12/L1, L2/L3, und L4/L5 verwendet und
lediglich mit axialer Kompression belastet, die von 1000 N bis hin zu 2000 N erhoht wird. Im
intakten Zustand der Zwischenwirbelscheibe hat diese eine maximale Vorwolbung von
0,25 mm. Die Ebenen L1/L2, L2/L3 und L4/L5 sind durch Wenger und Schlegel [WS97]
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beriicksichtigt worden. Wie bereits bei Cuchanski et al. [CCJ+10] werden auch bei Wenger und
Schlegel [WS97] die Vorwdlbungen in den unterschiedlichen Regionen der ZWS, die in
anterior, links lateral, links posterolateral, posterior, rechts posterolateral und rechts lateral
unterteilt sind, ausgewertet. Die durchschnittlichen Werte der Regionen liegen bei 0,37 mm,

0,65 mm, 0,98 mm, 0,76 mm, 0,88 mm und 0,52 mm.
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a) Grafische Darstellung der Vorwdlbung der ZWS L4/L5
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Auf Grund der groBen Differenzen innerhalb der Literaturwerte werden diese lediglich als
Richtwerte fiir die Ergebnisse dieser Untersuchung angesehen und sind nach Moglichkeit fiir
den direkten Vergleich mit den in dieser Arbeit ermittelten Werten in Abbildung 3.22
dargestellt. Fiir die Belastung in Hohe von 2,5 Nm dienen die ermittelten Werte von
Cuchanski et al. [CCJ+10] als Vergleichswerte. Um weitere Vergleiche zu ermdoglichen,
werden die Angaben von Heuer et al. [HSWO08b] in Abbildung 3.22 fiir die Hauptbewegungs-
richtungen verwendet, auch wenn diese fiir das Bewegungssegment L2/L.3 aufgenommen
worden sind. Die Vorwolbung der Zwischenwirbelscheiben der Bewegungssegmente L3/L4,
L4/L5 und L5/S1 werden in dieser Untersuchung betrachtet. In jeder der zu betrachtenden
Zwischenwirbelscheiben wird ein individuelles Koordinatensystem eingesetzt. Der Ursprung
der Koordinatensysteme liegt im jeweiligen Mittelpunkt der ZWS, die Y-Achse ist in Richtung
ventral ausgerichtet, die X-Achse in rechtsseitiger lateraler Richtung und die Z-Achse in
kranialer Richtung. Die lokalen Koordinatensysteme ermdglichen die Betrachtung der
Vorwélbung der einzelnen Zwischenwirbelscheiben. Die Vorwdlbung wird als
Gesamtverschiebung, der sogenannten Magnitude, ausgelesen. Ausgewertet werden die
Verschiebungen des duBleren Faserringes, um die begrenzten Moglichkeiten der in vivo
Untersuchungen nachzubilden. In Abbildung 3.22 sind die Vorwolbungen fiir die
Belastungsstufen 2,5 Nm, 5 Nm, 7,5 Nm und 10 Nm dargestellt, wodurch die Zunahme der
Vorwdlbung mit steigendem Lastniveau deutlich wird. Dariiber hinaus werden die vier
Hauptbewegungsrichtungen Extension, Flexion, linksseitige axiale Rotation sowie die
rechtsseitige laterale Flexion untersucht. Die verfiigbaren Literaturdaten, die den direkten
Vergleich mit den vorliegenden Ergebnissen ermoglichen, legen nahe, dass die in dieser
Untersuchung beobachteten Vorwolbungen in Abhéngigkeit von den aufgebrachten
Belastungen sowie den untersuchten Abschnitten der lumbosakralen Lendenwirbelséule
entsprechend plausibles Verhalten aufweisen.

Die Validierung des FE-Modells der lumbosakralen Wirbelsdule zeigt, dass realitdtsnahe
Ergebnisse in den verschiedensten Untersuchungsbereichen nachgebildet werden konnen.
Dadurch wird der Vergleich einer gesunden lumbosakralen Wirbelsdule mit einer durch
Instrumentierung verdnderten LSWS moglich. Auf dieser Basis aufbauend sind Aussagen
hinsichtlich des Einflusses solcher Eingriffe auf die biomechanischen Eigenschaften der
lumbosakralen Wirbelsdule moglich.
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4 ANWENDUNGSBEISPIELE DES FE-MODELLS

Im Gegensatz zu Forschungseinrichtungen, die eine medizinische Fakultit vorweisen kdnnen
oder sich vollends der Erforschung der menschlichen Wirbelsdule verschrieben haben, ist die
Angewandte Mechanik der Universitdt Paderborn von einem validierten FE-Modell der
lumbosakralen Wirbelséule abhdngig, um wissenschaftlich relevante Ergebnisse generieren zu
konnen. Der Aufbau und die anschlieende Validierung des FE-Modells der Funktionseinheit
sowie der gesamten lumbosakralen Wirbelsdule ermdoglicht die Partizipation in diesem
Forschungsfeld. Es ermoglicht die vielfdltige Nachbildung und Bewertung biomechanischer
Vorgénge innerhalb der numerisch betrachteten Strukturen. Das nachfolgende Kapitel stellt
Anwendungsbeispiele vor, die durch Erweiterung oder Bearbeitung des Basismodells der
LSWS realisiert werden konnen. Dazu gehdren zum einen die Erweiterungen der vier
Hauptbewegungsrichtungen durch gezielte Kombination dieser, zum anderen die virtuelle
Implantation von medizinischen Hilfsmitteln sowie den dazu benétigten operativen Eingriffen
mit entsprechender Manipulation der knochernen Struktur.

4.1 Kombinierte Bewegungen

Werden im vorherigen Kapitel die vier Hauptbewegungsrichtungen, Flexion, Extension, axiale
Rotation und laterale Flexion, ausschlielich separat voneinander betrachtet, vertieft dieser
Abschnitt die Auswirkungen der Kombination dieser Bewegungen. Wird die Wirbelsdule im
physiologisch moglichen Rahmen bewegt, entstehen unweigerlich Kombinationen der vier
Hauptbewegungen die komplexe Belastungszustinde und daraus resultierende
Beanspruchungen hervorrufen, die von den isoliert betrachteten Bewegungen abweichend sind
[SKH+07]. Luetal. [LHG96] beschreiben, dass in in vitro Untersuchungen immer eine
Kombination von Belastungen notwendig ist, um einen Prolaps der Zwischenwirbelscheibe
hervorzurufen. Durch reine axiale Kompression der Zwischenwirbelscheibe entstehen
Frakturen an der Deckplatte des Wirbelkorpers bevor Beschadigungen an der ZWS auftreten.
Diese Erkenntnis verdeutlicht die Relevanz, Hauptbewegungen kombiniert numerisch
nachbilden zu konnen, da diese im alltdglichen Leben wahrscheinlicher auftreten als isolierte
Bewegungen [WP91]. Weiter wird es moglich, ein potenzielles Versagen des Anulus fibrosus
oder der darin enthaltenen Kollagenfasern prognostizieren zu kénnen. Vor Allem jedoch die
Vorwdlbung der Zwischenwirbelscheibe, aber auch die Dehnung der Kollagenfasern sind von
besonderem Interesse. Fiir die Untersuchungen wird lediglich eine Auswahl an moglichen
Kombinationen betrachtet, die dennoch den Einfluss iiberlagerter Bewegungen gut abbilden.
Es wird darauf geachtet, dass die vektoriellen Anteile der aufgebrachten Momente immer ein
Gesamtmoment von 7,5 Nm ergeben. In der Abbildung4.1 sind die untersuchten
Bewegungskombinationen sowie die entsprechenden Anteile an der Gesamtbewegung
dargestellt. Flexion und Extension in Kombination mit linksseitiger axialer Rotation und
rechtsseitiger lateraler Flexion werden betrachtet. Weiter wird die Kombination aus
rechtsseitiger axialer Rotation und rechtsseitiger lateraler Flexion untersucht. Zusédtzlich wird
die Kombination aus Flexion, rechtsseitiger axialer Rotation und rechtsseitiger lateraler Flexion
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simuliert. Die zuletzt genannte Variante soll, das nach rechts gerichtete nach vorne Lehnen des
Oberkorpers nachbilden, wie es beispielsweise dem Anheben eines Gegenstandes vom Boden
vorangeht [WP91]. Abbildung 4.1 stellt die Varianten der jeweilig gepaarten Bewegungen und
deren Anteile am Gesamtmoment dar. Die Unterteilung der Momentenvektoren in 15° Schritte
folgt dem Vorbild der Untersuchungsreihe von Schmidt et al. [SKH+07].
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Abbildung 4.1:  Grafische Darstellung der verwendeten Bewegungskombinationen

Die Ergebnisse der numerischen Berechnung in Abbildung 4.2 zeigen die Tendenz auf, dass in
den Bewegungskombinationen, in denen die laterale Flexion dominant ist, deutlich héhere
Dehnungen der Kollagenfasern auftreten als bei den verbleibenden Kombinationen. Bei einem
Anteil der lateralen Flexion von 7,2 Nm entsteht eine maximale Dehnung von 10,23 % der
Kollagenfasern in der ZWS L5/S1. Mit abnehmendem Anteil der lateralen Flexion findet eine
Reduktion der Dehnung der Kollagenfasern auf 6,72 % statt, sie zeigt dennoch héhere Werte
als bei den weiteren Bewegungskombinationen. Entsprechende Erkenntnisse aus in vitro
Untersuchungen ergeben, dass diese Kombinationen aus Extension und Flexion mit lateraler
Flexion und axialer Rotation ein Maximum an Dehnung der Kollagenfasern hervorrufen
[SKH+07]. In dieser Untersuchung besitzt die axiale Rotation dahingegen nur einen geringen
Einfluss auf die Hohe der Kollagenfaserdehnung. In der Literatur werden zum Teil
gegenldufige Erkenntnisse vermittelt, sodass die zusitzliche axiale Rotation als kritischster
Lastfall zu betrachten ist [AH83]. Die Dehnung der Kollagenfasern wihrend der Verbindung
aus lateraler Flexion und axialer Rotation ist fiir alle Kombinationen der Momentenanteile mit
einem maximalen Wert von 9,29 % unter den hochsten in der Zwischenwirbelscheibe L4/L5.
Wird den zuvor genannten Kombinationen zusétzlich das Flexionsmoment hinzugefiigt und
wird alles mit identisch groBen Anteilen betrachtet, ergibt der Vergleich erhohte
Dehnungswerte von 7,61 %, 7,55 % und 10,11 % fiir die ZWS L3/L4, L4/L5 und L5/S1. Die
zuvor beschriebene Bewegungskombination wird von Schmidt et al. [SKH+07] als kritisch im
Hinblick auf die Entstehung eines Prolapses der Zwischenwirbelscheibe bewertet. Werden die
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Dehnungen der Kollagenfasern wiahrend der Grundbewegungen bei einem maximalen Moment
von 7,5 Nm betrachtet und den kombinierten Bewegungen vergleichend gegeniibergestellt, ist
festzustellen, dass die maximal erreichte Dehnung ebenfalls bei der lateralen Flexion mit einem
Wert von 9,4 % in der ZWS L4/L5 vorzufinden ist. Der maximale Wert der kombinierten
Grundbewegungen ist um 8,8 % groBer als der der Grundbewegungen.
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Abbildung 4.2:  Dehnungen der Ligamente bei kombinierten Bewegungen
a) Kombinierte Bewegungen mit entsprechenden Momentenanteilen
b) Kombinierte Bewegung aus Flexion, lateraler Flexion und axialer Rotation
¢) Die vier Grundbewegungsrichtung zum Vergleich

Die deutlichen Unterschiede der resultierenden Kollagenfaserdehnungen wéhrend kombinierter
Bewegungen im direkten Vergleich zu denen der vier Grundbewegungsrichtungen zeigt die
Relevanz dieser numerischen Untersuchung. Erst auf Grund der physiologisch korrekten
Betrachtung der Bewegungsabldufe innerhalb der menschlichen Lendenwirbelsdule sind
realitditsnahe Riickschliisse auf das biomechanische Verhalten moglich. Um diese
vergleichende Betrachtung zu vertiefen, werden zusétzlich die Vorwolbungen der
Zwischenwirbelscheiben unter den kombinierten Belastungen betrachtet. Die Vorwolbung der
Zwischenwirbelscheibe weist an die Kollagenfaserdehnung anlehnende Tendenzen auf.
Jegliche Bewegung, die anteilig durch die laterale Flexion beeinflusst ist, besitzt einen hohen
Grad an Vorwdlbung. Deutlich wird, dass mit steigendem Anteil des Flexionsmoments die
Vorwolbung bei diesen Kombinationspartnern die hochsten Werte aufweist. Die dreifach
kombinierte Bewegung und die reine Flexion in Abbildung 4.3 b) und c) weisen ein
gleichbleibendes Verhalten auf, bei dem die Flexion sowie die laterale Flexion die grofiten
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Vorwoélbungen der Zwischenwirbelscheibe hervorrufen. In Zahlenwerten liegt die grofte
Vorwo6lbung mit 3,01 mm bei der reinen lateralen Flexion der vier Grundbewegungen. Fiir die
kombinierten Bewegungen betrigt der Wert 2,99 mm bei der Kombination aus axialer Rotation
und lateraler Flexion, bei der die Momente mit 1,9 Nm und 7,2 Nm aufgeteilt sind. Die
Vorwdlbungen mit der geringsten Grofle sind immer dort vorzufinden, wo die axiale Rotation
den dominanten Anteil am Gesamtmoment besitzt.
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Abbildung 4.3:  Vorwolbung der ZWS unter kombinierter Belastung
a) Kombinierte Bewegungen mit entsprechenden Momentenanteilen
b) Kombinierte Bewegung aus Flexion, lateraler Flexion und axialer Rotation
¢) Die vier Grundbewegungsrichtungen zum Vergleich

Werden die beiden zuvor beschriebenen Effekte gemeinsam wie in der nachfolgenden
Abbildung 4.4 dargestellt, ist festzustellen, dass die maximale Vorwdlbung der
Zwischenwirbelscheibe und die maximale Dehnung der Kollagenfasern nicht an derselben
Stelle vorzufinden sind. Zu einem identischen Ergebnis haben Heuer et al. [HSWO08a]
gefunden. Beispielhaft wird die Zwischenwirbelscheibe des Bewegungssegments L3/L4 in der
nachfolgenden Abbildung 4.4 in Richtung der Transversalebene aus kaudal schauend
dargestellt. Die duBere Form der Zwischenwirbelscheibe ist schematisch als zweidimensionale
Strichzeichnung dargestellt. Die verschiedenen zuvor beschriebenen kombinierten
Bewegungen sind in voneinander getrennten Grafiken innerhalb der Abbildung 4.4 dargestellt.
Die Vorwdlbung ist mit einem U in Anlehnung an die FE-Software Abaqus gekennzeichnet.
Die Dehnung der Kollagenfasern wird mit der Abkiirzung LE gekennzeichnet. Zusétzlich ist
die Richtung der Dehnung durch Pfeile dargestellt. Um eine direkte Gegeniiberstellung der
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Ergebnisse zu ermdglichen, werden die Dehnung LE und die Vorwdlbung U gemeinsam in
einer Grafik dargestellt. Dazu werden lediglich die Bereiche den numerischen Ergebnissen
entsprechend dargestellt, in denen die maximalen Werte der jeweiligen Untersuchung
vorzufinden sind. Die nicht beriicksichtigten Bereiche der Zwischenwirbelscheibe verbleiben
farblos. Eine weitere resultierende Erkenntnis der numerischen Betrachtung ist, dass die
Dehnungen der Kollagenfasern, anders als die Vorwolbung nicht am dufleren Bereich der
Zwischenwirbelscheibe ihren maximalen Wert erreicht. Die Hohe der Dehnung erfihrt eine
zunehmende Steigerung in Richtung der inneren Kollagenfaserringe und erreicht bei der
Kombination aus Flexion und rechte laterale Flexion und der Kombination aus rechter axialer
Rotation und rechter lateraler Flexion ihr Maximum am innersten Ring der Kollagenfasern.
Extension - rechte laterale Flexion ma Extension - linke axiale Rotation
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Abbildung 4.4:  Uberlagerung der Vorwdlbung der ZWS und der Dehnung der Kollagenfasern



Anwendungsbeispiele des FE-Modells 63

4.2 Wirbelfusionierende Implantate

In diesem Abschnitt werden geometrische Anderungen, die mit den in Abschnitt 2.4
beschriebenen Operationsverfahren einhergehen, in das FE-Modell iibertragen, um die damit
verbundenen Einfliisse auf die lumbosakrale Wirbelsdule numerisch betrachten zu konnen. Die
zum Teil bendtigten Manipulationen der knochernen Strukturen werden erldutert sowie die
Erzeugung der Instrumentierung durch wirbelfusionierende Implantate und eines Schraube-
Stab-Systems beschrieben. Im Detail wird der Einfluss verschiedener Implantatpositionen im
Zwischenwirbelraum auf die biomechanischen Eigenschaften der lumbosakralen Wirbelsdule
betrachtet. Zusitzlich werden die auftretenden Beanspruchungen des Schraube-Stab-Systems
im Kontext der Implantatpositionen sowie der Ausrichtung der Pedikelschrauben im
knochernen Bereich des Wirbelkorpers untersucht.

Im Rahmen der nachfolgenden Untersuchungen werden das ALIF-, das PLIF- und das
TLIF-Verfahren detaillierter betrachtet. Jedes dieser Verfahren hat einen unterschiedlichen
Einfluss auf die postoperative Geometrie der angrenzenden Wirbel. Bleiben die posterioren
Strukturen der angrenzenden Wirbel unter Verwendung des ALIF-Verfahrens weitestgehend
unberiihrt, werden beim PLIF-Verfahren der Dornfortsatz einschlieBlich der Facettengelenke
des kranialen Wirbels vollstindig entfernt [MMS19]. Bei der Anwendung des TLIF-Verfahrens
werden einseitig das Facettengelenk und Teile des Dornfortsatzes des kranialen Wirbels und
das Facettengelenk sowie Teile des Wirbelbogens des kaudalen Wirbels entfernt [MMS19].
Um einen moglichen Einfluss auf die resultierenden Beanspruchungen der manipulierten
Wirbel betrachten zu konnen, miissen diese von Starrkdrpern zu verformbaren Korpern
konvertiert werden. Dazu werden die partitionierten Wirbel L4 und LS5, die in Abschnitt 3.2.2
beschrieben worden sind, in das Programm Mimics 25.0 der Fa. Materialise importiert. Die
zuvor durchgefiihrte volumetrische Vernetzung der Wirbel ermdglicht die individuelle
Zuweisung mechanischer Eigenschaften zu den Tetraederelementen. Programmintern konnen
in den drei zu betrachtenden Korperebenen die Graustufen innerhalb der einzelnen Bildebenen
analysiert werden. Diesen Graustufen werden unter zur Hilfenahme der Hounsfieldeinheiten
die entsprechenden Dichtewerte zugeteilt. Als statistisch signifikantes Vorhersagemodell zur
Bestimmung des Elastizitdtsmoduls aus der zuvor bestimmten Dichte geben Rho et al. [RHS95]
die Formel (4.1) an.

E=-349+582xp (4.1)

Die Dichte wird fiir die Berechnung in kg/m?* angegeben und kann in einem Bereich von
60 kg/m* bis hin zu 2160 kg/m* variieren [RHS95]. Werden die zuvor importierten
Volumenmodelle der Wirbel mit den CT-Daten liberlagert, stellt das Programm Mimics 25.0
automatisiert eine Verbindung der beiden zugrunde liegenden Datensitze her. Den einzelnen
Tetraedern werden die zuvor bestimmten Dichtewerte und das dazugehorige Elastizitdtsmodul
sowie die Poissonzahl, die der Literatur [RH18] entnommen ist, zugeordnet. In der Vorauswahl
kann die Anzahl der unterschiedlichen Materialabstufungen definiert werden. Es zeigt sich,
dass sich die Auflosung der Beanspruchungen mit zunehmender Materialanzahl nur
geringfiigig &dndert [WSK+22]. Daher werden fiir die weiteren Untersuchungen 20
Materialabstufungen, begonnen bei einem minimalen Elastizitdtsmodul bis hin zu einem
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maximalen Elastizitdtsmodul, ausgewihlt. Eine plausible Materialverteilung der Wirbel bei der
die duBeren Bereiche des Wirbels die hochsten Elastizititsmodule vorweisen und so die
Kortikalis gut nachbilden, kann realisiert werden. Im Inneren sind Elemente mit geringerem
Elastizitdtsmodul angesiedelt, wodurch das Trabekelsystem der Spongiosa nachgebildet wird.

Die zuvor beschriebenen Operationsverfahren nutzen eine zusétzliche posteriore Stabilisierung
durch ein Schraube-Stab-System. Im Allgemeinen unterstiitzt diese Art der Fixierung den
Prozess der Fusion durch zusitzliche Reduktion der Relativbewegungen im Segment, wodurch
hohere Fusionsraten erzielt werden kdnnen [SB16]. Die verwendeten Schrauben durchdringen
die Pedikel und erreichen eine Tiefe, die bis zu zwei Drittel des Wirbelkorpers umfasst. Die
Pedikelschrauben sind untereinander mit einem Stab verbunden. Die ausgewéhlte Stabdicke
bestimmt maBgeblich die Steifigkeit des Verbundes. In dieser Untersuchung werden Stébe mit
einem Durchmesser von 6 mm ausgewihlt. Zusétzlich zu den bendtigten Anpassungen der
Wirbel miissen die fiir die FE-Simulation verwendeten Implantate konstruktiv gestaltet werden.
Bei den drei betrachteten Implantattypen bestehen Unterschiede der duleren Abmessungen. Im
Allgemeinen steht eine Vielzahl an verschiedenen Implantaten fiir jeden der Zugangswege zur
Verfiigung. Angefangen bei einfachen quaderformigen Geometrien, {iber Geometrien mit
konvexen Endplatten zur Verbesserung der Passform im Wirbelzwischenraum, bis hin zu
Implantaten mit integrierten Schrauben oder Stacheln zur Erhéhung der Primérstabilitét
[MMS19, SB16].

Im Rahmen dieser Untersuchung werden fiir die Verfahren ALIF-, PLIF- und TLIF-Implantate
konstruiert, wie in Abbildung 4.5dargestellt. Die geometrische Implantatgestaltung sowie deren
Abmessungen entsprechen den Anforderungen des jeweiligen Zugangswegs.

a) _ b) c)

-

32 mm

10 mm

24 mm 12 mm

| -

Abbildung 4.5:  Geometrische Abmessungen der Implantate
a) ALIF-Implantat
b) PLIF-Implantat
¢) TLIF-Implantat
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Bei der Gestaltung werden relevante medizinische Anforderungen beriicksichtigt, sodass
beispielsweise jedes der drei Implantate einen Freiraum besitzt, der von einer Deckfldche zur
gegentiberliegenden Deckfliche reicht. In diesen Freiraum wird wihrend der Implantation
Knochenersatzmaterial eingebracht, welches die Fusion der umgebenden Wirbel anregen soll
[SB16]. Zur Wiederherstellung der physiologisch korrekten Ausrichtung der Wirbelséule
besitzen moderne Implantate verschiedene starke Auspriagungen des Lordosewinkels [SB16].

Dariiber hinaus gilt es die Hohe des Implantats so auszuwihlen, dass tendenziell ein Implantat
verwendet wird, welches ein UbermaB im Vergleich zum Wirbelzwischenraum besitzt. Tender
[Ten18] empfiehlt dabei ein UbermaB von 2 mm bis zu 3 mm. Durch die entstehende Dehnung
der umliegenden Strukturen wihrend der Implantation soll die primére Steifigkeit des Wirbel-
Implantat-Wirbel-Verbundes erhoht werden [MMS19]. Die in Abbildung 4.5 dargestellten
Implantate verdeutlichen die geometrischen Unterschiede. Bedingt durch den grof3tmoglichen
Zugangsweg besitzt das Implantat fiir das ALIF-Verfahren die grofften Abmessungen. Die
Implantate fiir das PLIF- und das TLIF-Verfahren fallen auf Grund deutlich geringerer duflerer
Dimensionen, bedingt durch den rdumlich stark begrenzten Zugangsweg, auf. Zur verbesserten
Implantationsfahigkeit besitzt das TLIF-Implantat eine gebogene Form, die die finale
Positionierung vereinfachen soll. Weiter wird bei den aus posteriorer Richtung eingebrachten
Implantaten eine keilférmige Spitze empfohlen, um den Einfithrvorgang zu vereinfachen
[SB16]. Fiir alle Implantate ist eine Hohe von 10 mm gewéahlt worden, um das geforderte
Ubermal zu gewihrleisten. Der Lordosewinkel der drei Implantate betriigt 4°. Die weiteren
duBeren Abmessungen sind der Abbildung 4.5 zu entnehmen.

Fiir die Herstellung von wirbelfusionierenden Implantaten steht eine Vielzahl verschiedener
Materialien zur Verfligung. In der Regel finden metallische Werkstoffe, auf Grund der
Fahigkeit, hohen und zusitzlich dynamischen Belastungen zu widerstehen, Verwendung. Des
Weiteren bieten Metalle eine mannigfaltige Auswahl an Oberflachenbearbeitungen, die die
Steigerung der Primaérstabilitdt und die Forderung des Einwachsens des Knochens zum Ziel
haben [VG12]. Im weiteren Verlauf werden drei potenzielle Implantatmaterialien und deren
Einfluss untersucht. Die Legierung 1.4404 oder auch AISI 316L ist die Legierung mit der
hiufigsten Anwendung in der Wirbelsdulenchirurgie. Sie findet Verwendung in der dorsalen
Instrumentierung sowie dem Implantat selbst. Auf Grund der geringen Kosten im Vergleich zu
Titanlegierungen findet 316L weiterhin vielfache Verwendung [VG12]. Seit den 1940er Jahren
werden Titanlegierungen und allen voran die Legierung TiAl6V4 eingesetzt. Die verbesserte
Osteointegration des Knochens, die liberlegene Korrosionsbestdndigkeit und die relativ geringe
Dichte im Vergleich zu 316L sind die Griinde fiir die hohe Beliebtheit. Die zuvor beschriebenen
Materialien teilen einen wesentlichen Nachteil, sowohl 316L als auch TiAl6V4 besitzen im
Vergleich zum kortikalen Teil des Wirbelkorpers einen deutlich hoheren E-Modul (siehe
Tabelle 4.1:). Die Steifigkeit des Implantats weist einen hohen Einfluss auf die Fusionsrate des
Wirbelsdulensegments auf. Fiir eine bestmdgliche Verbindung ist der Elastizitdtsmodul des
Wirbels und des Implantats identisch. Andernfalls kommt der so genannte Stress-Shielding-
Effekt zum Tragen, bei dem durch zu hohe Implantatsteifigkeit die Beanspruchungen nicht im
ausreichenden Mal} an die kndchernen Strukturen weitergegeben werden [SBB21]. Zum einen
muss das Knochenersatzmaterial im Wirbelzwischenraum eine Belastung erfahren, um das
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biologische Signal fiir die Knochenbildung auszulésen, zum anderen muss das Implantat den
dulleren Belastungen widerstehen konnen. Der Stress-Shielding-Effekt kann somit zu einem
verzogerten oder einem gar nicht Eintreten der Fusion des Wirbelsdulensegments fiihren
[BAO8]. Das urspriinglich fiir die Luftfahrt und den Automobilsektor entwickelte Material
PEEK (Polyetheretherketone) fand zum Ende des vorherigen Jahrhunderts den Weg als
Implantatwerkstoff in die Medizintechnik. Der Elastizititsmodul kann in Abhédngigkeit zum
Carbonfasergehalt erhoht oder reduziert werden, um den Anforderungen zu entsprechen. Diese
Variabilitit definiert die Eignung zur Herstellung von Wirbel fusionierenden Implantaten mit
angeglichenem Elastizitdtsmodul [KDO06].

Tabelle 4.1: Vergleich der Implantatwerkstoffe nach [VG12; KDO06]

Material E-Modul [MPa] Bruchdehnung [%] Rpo2 [MPa] Rm [MPa]
TiAl6V4 100000-116000 8 896-1034 965-1103
316L 190000 12-40 331-1214 586-1350
PEEK 3600-17000 50 28-60 70-208

4.2.1 Einfluss der Implantatposition

Im Anschluss an die Positionierung des Implantats beginnt der komplexe biologische Prozess
der Osteointegration, die im Kontext der Fusion benachbarter Wirbel als eine Art der
Frakturheilung mit Knochenbildung zu verstehen ist. Eine dauerhafte, mechanisch wirksame
Verbindung, bei der das Implantat nicht in den Wirbelkorper einsinkt oder eine Lockerung
auftritt, erfordert eine stabile Verbindung zwischen Knochen und Implantat. Neben der
Implantatgeometrie, dem Implantatmaterial, der Vorspannung im Wirbelzwischenraum sowie
der Widerstandsfahigkeit der Wirbelendplatten gilt die Positionierung des Implantats als
wichtiger Faktor fiir die Steifigkeit der Fusionspartner [SBB21]. Eine Vielzahl verschiedener
Faktoren beeinflussen die finale Positionierung des Implantats im Wirbelzwischenraum. Ein
wesentliches Problem bergen dabei stark konkave Wirbelendplatten, durch die zur
Wirbelkorpermitte hin ein deutlich groBerer Wirbelzwischenraum entsteht. Der Randbereich,
durch den das Implantat eingefiihrt werden muss, weist dabei eine deutlich geringere Hohe auf.
Dieser Hohenunterschied zwischen einfiihrbarem Implantat und Wirbelzwischenraum
erschwert die finale Positionierung und kann zur Lockerung und zusétzlich zur Migration des
Implantats fithren [Tum21]. Die Vorbereitung des Wirbelzwischenraumes beeinflusst die
erreichbare Position des Implantats unmittelbar. Ist beispielsweise der Anulus fibrosus nicht
vollstindig entfernt worden, begrenzt die verbleibende Gewebestruktur die Positionierbarkeit
und das Implantat folgt dem ihm zur Verfiigung stehenden Weg [Ten18]. Ergédnzt werden kann
diese Aussage durch Tumialan [Tum21], der beschreibt, dass ein Implantat wéahrend der
Einfiihrung in den Wirbelzwischenraum dem Weg des geringsten Widerstandes folgt. Tumialan
[Tum21] beschreibt dariiber hinaus, dass ein ausreichend dimensioniertes Implantat fest im
mittleren bis hin zum anterioren Bereich des Wirbelzwischenraumes positioniert werden sollte.
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Das korrekt positionierte Implantat sollte nur unter Zuhilfenahme eines Gleithammers
verschoben werden konnen. Die vorherigen Beschreibungen von bestehenden Problematiken
und Restriktionen machen deutlich, dass jeder gewissenhaften Vorbereitung des Eingriffs zum
Trotz, eine nicht zu vernachldssigende Ungewissheit bestehen bleibt, die eine ideale
Positionierung erschwert. Aus diesem Grund werden im nachfolgenden die Einfliisse
verschiedener Implantatpositionen im Wirbelzwischenraum betrachtet.

Fiir die zu untersuchenden Implantate wird fiir jeden der drei Typen eine Grundposition im
Wirbelzwischenraum definiert, die jeweils durch das opake Implantat in Abbildung 4.6
dargestellt ist. Die abweichenden Positionen sind unter Zuhilfenahme transparenter Implantate
dargestellt. Die Implantate werden in einem definierten Bereich in Richtung ventral und dorsal
sowie linksseitig und rechtsseitig lateral verschoben. Fiir das ALIF-Implantat wird eine
Verschiebung von 3 mm ausgewdhlt, lediglich in dorsaler Richtung wird aus Griinden
mangelnder Passform eine Verschiebung von 2 mm gewéhlt. Die parallele Anordnung der
PLIF-Implantate fiihrt zu einer Verschiebung in lateraler Richtung, sodass die Implantate fiir
einen Teil der Untersuchung 4 mm néher beieinander positioniert sind und fiir den néchsten der
Abstand um 4 mm zur urspriinglichen Positionierung erhoht ist. In ventraler und dorsaler
Richtung wird der Abstand der urspriinglichen Anordnung zueinander beibehalten. Es findet
eine simultane Neupositionierung um jeweils 4 mm statt. Das TLIF-Implantat erfdhrt in dorsaler
sowie in der links- und der rechtsseitigen lateralen Richtung eine Verschiebung von 4 mm. In
ventraler Richtung ist geometriebedingt die mogliche Verschiebung auf 2 mm begrenzt.
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Abbildung 4.6:  Positionen der Implantate im Wirbelzwischenraum
a) Positionen des ALIF-Implantats
b) Positionen des PLIF-Implantats
¢) Positionen des TLIF-Implantats

Auf Grund seiner Komplexitit und der Vielzahl an Freiheitsgraden ist der Vorgang der
Implantation nur mit nicht zurechtfertigendem Aufwand numerisch nachzubilden, sofern dieser
ein ideales Abbild des realen Vorgehens darstellen soll. Dem zuvor beschriebenen Prinzip von
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Tumialdn [Tum21] entsprechend, soll das Implantat bei der Positionierung dem Weg des
geringsten Widerstandes folgen, um seine finale Position mit einem festen Sitz im
Wirbelzwischenraum zu finden. Um dieses Ziel zu erreichen, werden die Implantate mit einer
reduzierten Hohe, wie in Abbildung 4.7 a) dargestellt, an den zuvor definierten Positionen im
Wirbelzwischenraum platziert. Die reduzierte Hohe der Implantate betrdgt 5 mm, sodass das
Implantat kontaktfrei im Wirbelzwischenraum gelagert ist. Zusétzlich wird die translatorische
Bewegung von ventral in Richtung dorsal innerhalb der Sagittalebene unterdriickt. Dariiber
hinaus wird die Rotation um die Longitudinalachse gesperrt.

a) b)
c)
7777
Abbildung 4.7:  Expansion des Implantats im Wirbelzwischenraum

a) Skaliertes Implantat im Wirbelzwischenraum
b) Expandiertes Implantat im Wirbelzwischenraum
c) Lagerung des skalierten Implantats

Die weiteren Freiheitsgrade verbleiben ohne Restriktionen. Einer symmetrischen Anordnung
folgend werden Federelemente an den Implantaten angebunden, die an der kaudalen sowie der
kranialen Seite an Referenzpunkten fixiert werden. Mit einer definierten Federsteifigkeit von
lediglich 0,01 N/mm besitzen diese keinen relevanten Einfluss auf die Ergebnisse der
Simulation. Die Anwesenheit der Federelemente ist jedoch essenziell fiir den numerischen
Implantationsprozess, um Starrkorperfreiheitsgrade, die zum Abbruch der Simulation fiihren,
zu unterdriicken. Dem verwendeten Material wird ein Wéarmeausdehnungskoeftizient
zugewiesen, der in Kombination mit der Beaufschlagung einer definierten Temperatur das
Implantats auf seine urspriingliche Grofle expandiert. Wahrend das Implantat noch keinen
Kontakt zu den umgebenden Strukturen vorweisen kann, findet ohne die Federelemente keine
Steigerung der Systemenergie statt, was zu einem Abbruch der numerischen Berechnung fiihrt.
Wihrend der Implantatexpansion erfahren die zuvor beschriebenen Federelemente eine stetige
Komprimierung, wodurch die Systemenergie einen kontinuierlichen Anstieg erfdhrt und eine
numerische Berechnung realisierbar ist. Die Kontaktbedingung zwischen dem Implantat und
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den angrenzenden Wirbeln basiert auf einem surface-to-surface Kontakt, der wihrend der
Expansion als reibungsfrei definiert ist. Nach Abschluss der Expansion wird der
Reibungskoeffizient als rough definiert, wodurch ein Verbund von Implantat und
Wirbeldeckfliche nachgebildet wird, der keine tangentialen Relativbewegungen der
Kontaktpartner zuldsst. Zudem werden die Restriktionen der Freiheitsgrade des Implantats
entfernt, um die nachfolgenden Bewegungssimulationen zu ermdglichen. Die Federn werden
auf Grund der zu vernachlédssigenden Federsteifigkeit nicht entfernt.

Im ersten Schritt der Auswertung der Analyse wird die Spannungsverteilung im Kontaktbereich
des ALIF-Implantats zum kaudal befindlichen Wirbel L5 betrachtet. Dazu wird das Implantat
ausgehend von seiner skalierten GroBe auf seine urspriingliche GroB3e expandiert. Im Anschluss
an die Expansion des Implantats wird eine Kraft von 1175 N aufgebracht. Diese entspricht der
Belastung wihrend der Flexion und ist die hochste auftretende Kompressionskraft [DZS+14].
Innerhalb der numerischen Untersuchung werden die zuvor beschriebenen
Implantatmaterialien betrachtet. In der Literatur werden Implantate mit einem geringeren
Elastizitdtsmodul als vorteilhaft beschrieben. Auf Grund dessen sollen diese Implantate
auftretende Beanspruchungen gleichméafiger zwischen dem Implantat und dem Knochen sowie
dem Knochenersatzmaterial tibertragen konnen [SBB21]. Die Ergebnisse der numerischen
Untersuchung im Rahmen der vorliegenden Arbeit weisen Analogien zu den Angaben aus der
Literatur auf. Wird der Kontaktdruck im Bereich zwischen dem Wirbel und dem ALIF-
Implantat betrachtet, sind mit Ausnahme der Grundposition des Implantats bei dem PEEK-

Implantaten die Kontaktdriicke von geringerer Hohe als die resultierenden Kontaktdriicke bei
316L- und TiAl6V4-Implantaten. Die Hohe des Kontaktdrucks steht in Abhéngigkeit zur
eingeleiteten Kraft und des bestehenden Kontaktbereichs der Implantate zum Wirbel.
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Abbildung 4.8:  Kontaktdruck CPRESS zwischen den Implantaten aus TiAl6V4 und dem Wirbel
L5
a) Kontaktspannungen des ALIF-Implantats
b) Kontaktspannungen der PLIF-Implantate
c¢) Kontaktspannungen des TLIF-Implantats

Da die Kraft wiahrend dieser Untersuchung von gleichbleibender Hohe ist, kann lediglich die
GroBe der Kontaktfliche Einfluss auf die Spannungshéhe nehmen. Mit sinkendem
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Elastizitdtsmodul steigt die Verformbarkeit des Implantats unter Belastung, wodurch eine
VergroBBerung der Kontaktfliche des Implantats zum Wirbel hervorgerufen wird und ein
geringerer Kontaktdruck resultiert. Aus dieser Erkenntnis kann abgeleitet werden, dass mit
zunehmender  Kontaktfliche des Implantats zum  Wirbel eine vorteilhaftere
Spannungsverteilung entsteht. Geringere Spannungen im Wirbel reduzieren das Risiko einer
Schiadigung der Wirbeldeckflache, wodurch die Wahrscheinlichkeit eines Einsinkens des
Implantats in den Wirbelkorper reduziert wird. In Abbildung 4.8 werden die Kontaktbereiche
der drei Implantattypen, die aus TiAl6V4 bestehen zum kaudalen Wirbel L5 dargestellt.

Das Ergebnis dieser Untersuchung verdeutlicht, dass eine gréfere Implantatgeometrie und
somit eine potenziell groBere Kontaktfliche nicht gleichbedeutend mit geringeren
resultierenden Kontaktdriicken ist. Alle Implantate stehen lediglich durch punktuelle Bereiche
mit dem angrenzenden Wirbel in Kontakt, wodurch die Kontaktdriicke von 268 MPa bis hin zu
729 MPa zu erkliren sind (siche Abbildung 4.8). Anderungen an den Materialeigenschaften der
Implantate  filhren dementsprechend zu keiner deutlichen  Verbesserung der
Spannungsverteilungen innerhalb der Wirbeldeckplatte. Die Ergebnisse dieser Untersuchung
deuten auf eine Problematik hin, die im direkten Zusammenhang mit der grundlegenden
Geometrie der Implantate steht und in Abschnitt 4.2.4 eingehender betrachtet wird.

Stellvertretend fiir die Implantate des PLIF- und des TLIF-Verfahrens werden die Anderungen
des Kontaktdrucks bei variierender Position des ALIF-Implantats betrachtet. Die in
Abbildung 4.6 dargestellten Implantatpositionen werden im Nachfolgenden untersucht. In
Abbildung 4.9 sind die maximalen Kontaktdriicke CPRESS im Kontaktbereich, die an der
Wirbeldeckfliche auftreten, dargestellt. Es wird deutlich, dass ein signifikanter Einfluss der
Implantatposition auf die resultierenden Kontaktdriicke besteht.
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Abbildung 4.9:  Anderung des Kontaktdrucks im Bereich zwischen dem Implantat und dem
Wirbel L5 bei verschiedenen Positionen im Wirbelzwischenraum einer mit dem
ALIF-Verfahren instrumentierten LSWS
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Die Resultate der numerischen Untersuchung deuten darauf hin, dass bestimmte
Implantatpositionen zu vorteilhafteren Kontaktdriicken fiihren. Fiir den operativen Eingriff
bedeutet diese Erkenntnis, dass durch eine Fehlplatzierung des Implantats im
Wirbelzwischenraum die Wahrscheinlichkeit steigt, dass das Implantat in den Wirbelkdrper
einsinkt. Werden die ermittelten Kontaktdriicke den maximal zuldssigen Spannungen aus
Tabelle 2.1 gegeniibergestellt, wird deutlich, dass diese fiir den Druckbereich auf Grund der
geringen Kontaktfldche deutlich {iberschritten werden.

Das Resultat einer punktuellen Uberbeanspruchung der Wirbeldeckfliche kann ein
schrittweises Einsinken des Implantats in den Wirbelkdrper hervorrufen. Sinkt das Implantat
signifikant in die Wirbeldeckfldche ein, konnen der Verlust der Lordose und der Verlust der
anterioren Stabilisierung als Folge auftreten. Diese Anderungen kénnen zu einem
unvorteilhaften biomechanischen Verhalten der lumbosakralen Wirbelsdule fiihren. Diese
Entwicklung triagt zur Bildung einer Pseudoarthrose, der Entstehung eines falschen Gelenks auf
Grund ausbleibender Fusion der Wirbel, und der Kompression von neuronalen Elementen bei
[SBB21]. Fiir die drei untersuchten Implantattypen besteht diese Gefahr gleichermallen, da bei
allen Implantattypen potenziell die maximal zuldssigen Spannungen im Vergleich zu den
angegebenen Werten aus Tabelle 2.1 iiberschritten werden konnen.

Die zuvor beschriebenen numerischen Untersuchungen zeigen den Optimierungsbedarf der
verwendeten Implantate auf. Die lediglich punktuell in Kontakt stehenden Fusionspartner
erzeugen auf Grund des geringen Kontaktbereichs iiberhdhte Spannungen. Fiir die Reduktion
und Homogenisierung der Beanspruchungen ist die Erhdhung der in Kontakt stehenden Fliche
essenziell wichtig. Die Spannungsreduktion kann zusétzlich die Wahrscheinlichkeit reduzieren,
dass das Implantat die Wirbeldeckfldche schddigt und einsinkt. Die damit verbundenen Folgen
wiirden somit ebenfalls entfallen.

4.2.2 Degeneration des Anschlusssegments

Unter der Degeneration des Anschlusssegments ist die radiologisch erkennbare Verdnderung
des Nachbarsegments im Sinne einer Degeneration mit der moglichen Folge einer Instabilitat
dieses Segments zu verstehen. Lediglich ein kleiner Anteil dieser radiologischen Befunde tritt
klinisch in Erscheinung [BMB+17]. Durch die Fusion benachbarter Wirbel entsteht ein langes,
aus physiologischer Sicht unvorteilhaftes und steifes Wirbelsdulensegment [BA06]. Durch den
Wegfall einer Zwischenwirbelscheibe fehlt deren Anteil am Gesamtbewegungsumfang. Die
Zwischenwirbelscheiben der Anschlusssegmente gleichen die initial reduzierte Beweglichkeit
aus und besitzen somit einen hoheren individuellen Anteil am Gesamtbewegungsumfang. Auf
Grund dessen kann die Erhohung der Beanspruchung der benachbarten
Zwischenwirbelscheiben resultieren [SBB21]. Entsteht durch den operativen Eingriff eine
Fehlausrichtung der zu fusionierenden Wirbel, kann dies die sagittale Balance der
lumbosakralen Wirbelsdule empfindlich storen. Unter der sagittalen Balance ist die optimale
Ausrichtung der Wirbelsdule in den drei Ebenen (coronar, sagittal und axial) mit minimalem
Aufwand der betroffenen Muskulatur zu verstehen [BMB+17]. Der Verlust der sagittalen
Balance fiihrt zu einem Kompensationsverhalten, bei dem vor allem das muskuldre System
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versucht die mechanisch vorteilhafte Ausrichtung der Wirbelsdule beizubehalten. Wird die
Kompensationsfiahigkeit der Wirbelsdule {iiberschritten, resultiert eine pathologische
Anordnung der Wirbel, was zur vorzeitigen Degeneration der Anschlusssegmente fiihren kann
[SBB21, BMB+17]. Neben dem zuvor erliuterten Faktor kénnen zusitzlich Ubergewicht,
schwere korperliche Arbeit und die Gesamtanzahl der zu fusionierenden Segmente eine nicht
zu vernachlassigende Rolle fiir eine mogliche Degeneration des Anschlusssegments spielen.

Das Finite-Elemente-Modell der lumbosakralen Wirbelsdule ermoglicht die numerische
Untersuchung der potenziell durch Degeneration betroffenen Regionen. Dabei steht vor allem
die Beanspruchung der Zwischenwirbelscheibe im Vordergrund. Die Dehnungen der
Kollagenfasern, die Vorwdlbung des Anulus Fibrosus sowie der intradiskale Druck sind Teil
der zu untersuchenden Bereiche. Zusitzlich werden der erreichbare Bewegungsumfang und die
daraus resultierenden Krifte in den Facettengelenken betrachtet.

In Abbildung 4.10 sind die erreichbaren Bewegungsumfinge der instrumentierten
lumbosakralen Wirbelsdule dargestellt. Die posteriore Instrumentation erzeugt in Kombination
mit dem Implantat ein rigides System, wodurch die an der Bewegung beteiligten Segmente
reduziert werden. Im direkten Vergleich mit einer gesunden LSWS wird deutlich, dass die
Bewegungsumfiange der zu fusionierenden LSWS bei gleichbleibendem Moment deutlich
reduziert sind. In Abhingigkeit der Bewegungsrichtung féllt die Reduktion des erreichbaren
Bewegungsumfanges unterschiedlich signifikant aus. Werden beispielsweise die vier
Hauptbewegungsrichtungen der mit dem ALIF-Implantat instrumentierten LSWS betrachtet,
zeigt die Flexion mit 28,43 % die deutlichste Reduktion der RoM.
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Abbildung 4.10:  Die postoperative RoM der LSWS im Vergleich zur RoM der gesunden LSWS
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Die erreichbare RoM der rechtsseitigen lateralen Flexion schwicht um 23,47 % ab und die der
linksseitigen axialen Rotation um 20,04 %. Die Extension wird durch die Fusion am geringsten
beeinflusst und wird lediglich um 17,05 % herabgesetzt. Bei einem Mittelwert von 22,24 % ist
die Einschrankung der Bewegungen jedoch ein nicht zu vernachldssigender Einschnitt in das
alltdgliche Leben des Patienten. Mit dem Vergleich der drei untersuchten Operationsverfahren
wird deutlich, dass lediglich ein marginaler Unterschied der erreichbaren RoM bei den
Verfahren besteht. Fiir die weiteren Untersuchungen werden auf Grund dessen lediglich die
Resultate der mit dem ALIF-Verfahren instrumentierten lumbosakralen Wirbelsdule betrachtet.
Des Weiteren sind die numerischen Analysen fiir die Extensionsbewegung des ALIF- und des
PLIF-Verfahrens vorzeitig abgebrochen und konnten nicht mit dem vollen Moment von 10 Nm
belastet werden.

Die Expansion der Implantate im Wirbelzwischenraum bedeutet fiir das komplexe System der
lumbosakralen Wirbelsdule einen hohen numerischen Aufwand. Zur Reduktion der
Freiheitsgrade wéhrend der Expansion wird der erste Wirbel L1 in seinem Zentrum fixiert.
Nach Abschluss der Expansion wird die Fixierung des Wirbels aufgehoben und die Initiierung
des Belastungsmoments im Zentrum des Wirbels L1 beginnt. Durch diesen Vorgang ist zu
begriinden, weswegen der Verlauf der Bewegungsumfange, wie in Abbildung 4.10 dargestellt,
nicht im Ursprung des Koordinatensystems beginnt und bereits ein wirkendes Moment im
Punkt der spiteren Auswertung vorhanden ist.

Unter der Annahme, dass durch die Fusion zweier benachbarter Wirbel der Anteil der
angrenzenden Zwischenwirbelscheiben an der Gesamtbewegung steigt [SBB21], sollten die
Beanspruchungen in diesen ZWS steigen. Um diese Annahme zu analysieren, werden
nachfolgend die Dehnungen der Kollagenfasern der kranial angrenzenden ZWS sowie die
Vorwélbung betrachtet und den Werten der gesunden lumbosakralen Wirbelsdulen
gegentibergestellt. Die Ergebnisse der Bewegungsumfangsanalyse, die in Abbildung 4.10
dargestellt sind, werden durch die Erkenntnisse, die in Abbildung 4.11 dargestellt sind,
reflektiert. Aus dem reduzierten Bewegungsumfang resultiert eine geringere Dehnung der
Kollagenfasern. Die Reduktion der Dehnung entspricht einem Mittelwert von 5,44 % fiir die
ZWS L3/L4. Gegensitzlich dazu ist das Verhalten, wenn die vormalige Flexibilitit der
gesunden LSWS erreicht werden soll. Die Dehnung der Kollagenfasern unterliegt wahrend der
Extension einer im Vergleich zu den weiteren Bewegungsrichtungen geringfiigigen Steigerung
der Dehnungen von 22,51 %. In der gesunden LWSW erfahren die Kollagenfasern eine
Dehnung von 5,73 % und eine Dehnung von 7,51 % bei einer instrumentierten LSWS. Fiir die
Flexion, die linke axiale Rotation und allen voran fiir die rechte laterale Flexion sind die
absoluten Werte der Kollagenfaserdehnungen deutlich gesteigert. Die Dehnungswerte wahrend
der Flexion erhdhen sich von 5,13 % auf 8,74 %. Die linke axiale Rotation erfdhrt einen Anstieg
von 6,11 % auf 13,37 % und die rechte laterale Flexion von 11,86 % auf 23,58 %. Die
prozentualen Werte der Steigerungen betragen 70,37 %, 118,82% und 98,82 %. Die
Zwischenwirbelscheibe L5/S1 erfahrt im Gegensatz zur kranial liegenden ZWS L3/L4 bei
Extension, Flexion und linker axialer Rotation nur geringfiigige Steigerungen der
Kollagenfaserdehnung. Bei Betrachtung der rechten lateralen Flexion der ZWS L5/S1 bei
vollem Bewegungsumfang in Abbildung 4.11 c) ist ein deutlicher Anstieg der resultierenden
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Dehnungen von 11,86 % auf 18,61 % zu erkennen, was einer prozentualen Erh6hung von
57,33 % entspricht.
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Abbildung 4.11:  Vergleich der Kollagenfaserdehnung
a) Dehnung der Kollagenfasern einer gesunden lumbosakralen Wirbelsdule
b) Dehnung der Kollagenfasern bei reduziertem Bewegungsumfang
c¢) Dehnung der Kollagenfasern bei vollem Bewegungsumfang

Werden die ermittelten Werte flir die Dehnung aus dieser Untersuchung mit den Daten fiir die
maximal zuldssigen Dehnungen aus Kapitel 3.5 verglichen, ist festzustellen, dass es in
Abhingigkeit der patientenspezifischen Materialeigenschaften zum Versagen der betroffenen
Kollagenfasern fiihren kann. Das so herbeigefiihrte Versagen einzelner Fasern kann der
mogliche Ausgangspunkt von weiteren Schidigungen der Zwischenwirbelscheibe sein. Mit
Zunahme der Schidigungen kann final das Versagen des Anulus fibrosus eintreten und somit
ein weiterer Prolaps des Nucleus pulposus hervorgerufen werden.

Das Verhalten der Vorwélbung der Zwischenwirbelscheiben ist analog zu dem der
Kollagenfaserdehnung und in Abbildung 4.12 dargestellt. Der reduzierte Bewegungsumfang
im Anschluss an den operativen Eingriff fithrt zu einer Minderung der resultierenden
Vorwolbungen (Abbildung 4.12 b)). Der Mittelwert der Reduktion fiir die ZWS L3/L4 betréigt
4,40 % und die ZWS L5/S1 zeigt lediglich eine minimal signifikante Abnahme von 1,21 %.
Wird der vollstindige Bewegungsumfang erreicht (Abbildung 4.12 ¢)), nimmt die Vorwolbung
der ZWS L3/L4 im Mittelwert um 39,02 % und fiir die ZWS L5/S1 um 36,95 % zu. Die
absolute Vorwdlbung nimmt fiir die rechte laterale Flexion um 1,34 mm in der ZWS L3/L4 und
um 1,86 mm in der ZWS L5/S1 zu. Bei der Flexion wird eine Steigerung von 1,06 mm der
Vorwolbung der ZWS L3/L4 ermittelt. Die Vorwolbung der ZWS L5/S1 erfahrt eine Erhhung
um 1,23 mm. Prozentual erfihrt die Zwischenwirbelscheibe L3/L4 fiir die rechte laterale
Flexion und die Flexion eine Steigerung um 39,51 % und 39,45 %. Fiir die ZWS L5/S1 betréigt
die Erh6hung der zuvor genannten Bewegungsrichtungen 55,29 % und 66,42 %.
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Abbildung 4.12: Vergleich der Vorwdlbung des Anulus fibrosus
a) Vorwolbung des Anulus fibrosus einer gesunden LSWS
b) Vorwdlbung des Anulus fibrosus bei reduziertem Bewegungsumfang
¢) Vorwdlbung des Anulus fibrosus bei vollem Bewegungsumfang

Fiir die mogliche Schiadigung der Zwischenwirbelscheibe gilt der gesteigerte intradiskale Druck
in den Anschlusssegmenten als weiterer moglicher Einflussfaktor [BAOS]. Hervorgerufen
durch den gesteigerten Bewegungsumfang des individuellen Segments erfdhrt der Druck im
Nucleus pulposus eine Erhohung. Auf Grund der gallertartigen Masse und einem nahezu
inkompressiblen Verhalten findet eine Reduktion der Hohe des Nucleus pulposus bei
gleichzeitiger Ausdehnung in radialer Richtung statt. Auf Grund des erhohten Innendrucks
werden, wie in Abbildung 4.12 dargestellt, die Kollagenfasern des Anulus fibrosus zunehmend
gedehnt. Im Fall der gleichbleibenden Belastung wird, wie bei den zuvor betrachteten
Elementen der ZWS, die Reduktion des intradiskalen Drucks festgestellt. Allein fiir die linke
axiale Rotation ist eine Erhéhung des Drucks von 0,12 MPa der gesunden LSWS um 25 % auf
0,15 MPa der ZWS L3/L4 der instrumentierten LSWS mit reduziertem Bewegungsumfang
(Abbildung 4.13 a) und b)) festzustellen.

Fiir den vollstindigen Bewegungsumfang, der in Abbildung 4.13 c¢) dargestellt ist, ist die
Fortsetzung dieses Verhaltens wihrend der linken axialen Rotation zu beobachten. Eine
Erhohung des intradiskalen Drucks um 38,71 % ist fiir diese Bewegungsrichtung ermittelt
worden, was einer Steigerung von 0,31 MPa auf 0,43 MPa entspricht. Im Verlauf der Flexion
wird eine Steigerung des Drucks um 113,79 % analysiert und fiir die rechte laterale Flexion um
119,35 %. Entsprechend findet eine Zunahme von 0,33 MPa fiir die Flexion und 0,74 MPa fiir
die rechte laterale Flexion statt. Der Ausganswert fiir die Flexion betrdgt 0,29 MPa und fiir die
rechte laterale Flexion 0,62 MPa. Fiir die ZWS L5/S1 ist eine absolute Zunahme des Drucks
wihrend der rechten lateralen Flexion mit einem Wert von 1,1 MPa die hochste in dieser
Zwischenwirbelscheibe, gefolgt von der Flexion mit einer absoluten Zunahme von 0,45 MPa.
Wihrend der Extension und der linken axialen Rotation wird eine Reduktion des intradiskalen
Drucks um 55,53 % und 13,81 % ermittelt. Diese Erkenntnis korrespondiert mit denen der
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Kollagenfaserdehnung sowie denen der Vorwdlbung. Die Kollagenfasern der ZWS L5/S1
erfahren wihrend der Extension ebenfalls eine Reduktion der Beanspruchung um 2,25 % und
wihrend der linken axialen Rotation um 0,67 %. Die Vorwolbung erfdhrt demgegeniiber keine
Reduktion, jedoch ist der Anstieg der Vorwdlbung wihrend der Extension mit 0,16 % und
einem absoluten Wert von 0,002 mm von untergeordneter Bedeutung bei einer
durchschnittlichen Erhdhung um 36,95 %. Bei einer durch die linke axiale Rotation
hervorgerufenen Erhohung von 25,93 % der Vorwdlbung ist eine Anndherung an die
durchschnittliche Erhohung zu erkennen. Ungeachtet dessen liegt der Wert unter denen der
Flexion (55,29 %) und der rechten lateralen Flexion (66,42 %).

2.5 : :
= : :
% a) b) c)
% 2
=
=)

5
= 1.5
=
=
S
£
(]
=
2
g 05
e
=)
)
=

L3/L4 L5/S1 L3/L4 L53/S1 L3/L4 L5/S1
Extension B Flexion B linke axiale Rotation B rechte laterale Flexion

Abbildung 4.13:  Vergleich des intradiskalen Drucks der Anschlusssegmente
a) Intradiskaler Druck einer gesunden LSWS
b) Intradiskaler Druck bei reduziertem Bewegungsumfang
¢) Intradiskaler Druck bei vollem Bewegungsumfang

Die zuvor diskutierten Ergebnisse ermodglichen den Riickschluss, dass bei gleichbleibendem
Kraftaufwand des Patienten zur Initiierung und Durchfiihrung der Grundbewegungen eine
Reduktion der resultierenden Beanspruchungen der Zwischenwirbelscheibe zu erwarten ist.
Dem gegeniiber steht der Bewegungsumfang einer gesunden lumbosakralen Wirbelsédule, der
trotz instrumentiertem Wirbelzwischenraum unter Verwendung eines Implantats und
zusitzlicher posteriorer Fixierung durch ein Schraube-Stab-System erhalten bleiben soll. In
dem zuletzt genannten Fall findet vorwiegend fiir die rechte laterale Flexion sowie der Flexion
eine Erhohung der Kollagenfaserdehnung, der Vorwdlbung des Anulus fibrosus und eine
Steigerung des intradiskalen Drucks statt.

Werden die Auswirkungen der Extension sowie der linken axialen Rotation auf die
Zwischenwirbelscheibe L5/S1 betrachtet, ist fiir die Dehnung der Kollagenfasern wie auch fiir
den intradiskalen Druck eine Reduktion der Werte und somit eine Verbesserung im Vergleich
zu denen einer gesunden lumbosakralen Wirbelsdule festzustellen. Die Vorwo6lbung des Anulus
fibrosus erhoht sich fiir diese Bewegungen vergleichsweise gering.
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Die rechte laterale Flexion wird als die Bewegung identifiziert, die den groBten Einfluss auf die
resultierenden Beanspruchungen besitzt. Die Werte fiir die absolute Erhhung des intradiskalen
Drucks sowie der Kollagenfaserdehnung wihrend dieser Bewegung iibersteigen deutlich die
Erhohungen der iibrigen Werte. Dariiber hinaus erzeugt die Flexion zusédtzlich zur rechten
lateralen Flexion eine deutliche Erhhung der Vorwdlbung in den ZWS L3/L4 und L5/S1.

Zusammenfassend weisen die Erkenntnisse darauf hin, dass vorwiegend die rechte laterale
Flexion sowie die Flexion fiir eine signifikante Erhohung der Beanspruchungen in den
Anschlusssegmenten verantwortlich sind. Schidigungen der Strukturen konnen als Folge der
hohen Beanspruchungen wihrend der Ausfiihrung dieser kritischen Bewegungen auftreten.

4.2.3 Beanspruchung des Schraube-Stab-Systems

Uber das komplexe Zusammenspiel der Beanspruchungen innerhalb der Zwischenwirbel-
scheiben hinaus ist das Schraube-Stab-System als stabilisierender Teil der Fusionspartner
hohen Belastungen ausgesetzt. Die Erkenntnis, dass der alleinige Einsatz eines Implantats im
Wirbelzwischenraum keine ausreichende Stabilitdt fiir eine angemessene Heilung bietet und
damit die Wahrscheinlichkeit einer kndchernen Fusion herabgesetzt wird, fithrt zum Einsatz
eines Schraube-Stab-Systems [KNI+06]. Dieses wird im posterioren Bereich der Wirbel
eingesetzt und unterbindet die Moglichkeit der Relativbewegungen im instrumentierten
Wirbelsdulensegment mafgeblich, wodurch die Fusionsrate erheblich gesteigert werden kann
[GVR+15]. Die Inzidenz eines Versagens der posterioren Instrumentierung ist zwar gering,
jedoch kann es in seltenen Féllen zu einem mechanischen Versagen der Schrauben oder Stéibe
sowie zu einer Lockerung der Schrauben kommen. Schraubenversagen tritt bei 12,4 % der
Patienten auf, die sich einer Fusionsoperation im lumbosakralen Bereich der Wirbelsdule
unterzogen haben. Als Grund fiir diese Komplikation werden {ibermaBige Belastung und die
daraus resultierenden Spannungsiiberh6hungen vermutet [FG18]. Zusitzlich stehen die
verbindenden Stibe zwischen den Pedikelschrauben wéhrend der alltiglichen Bewegungen
unter hoher Belastung. Unmittelbar nach dem operativen Eingriff tragen die Stibe in
Kombination mit den Schrauben den Grofteil der auf das betroffene Wirbelsdaulensegment
einwirkenden mechanischen Belastungen. Mit fortschreitender Bildung der kndchernen Fusion
zwischen den benachbarten Wirbeln wird die Belastung der posterioren Instrumentierung stetig
reduziert. Parallel dazu nimmt die Belastung des anterioren Anteils des Wirbelsdulensegments
zu [GVR+15].

Im Finite-Elemente-Modell werden sowohl die Schrauben als auch die verbindenden Stéibe mit
den Materialeigenschaften der Titanlegierung TiAl6V4 modelliert. Der Aufbau des Schraube-
Stab-Systems ist in Abbildung 4.14 dargestellt. Die Stdbe werden mit einem Durchmesser von
6 mm abgebildet. Ebenso werden die Schrauben analog zu den Stiben mit einem Durchmesser
von 6 mm dargestellt, wobei sie idealisiert ohne Gewindeginge ausgefiihrt werden. Der Kontakt
zwischen den Schrauben und dem umgebenden Knochen wird mithilfe eines tie-constraints
simuliert, um die Primérstabilitit nach dem Einschraubprozess der nachzubilden. Ebenso wird
die Verbindung zwischen den Stében und den Schrauben idealisiert durch einen tie-constraint
angenommen. Zur Analyse der resultierenden Beanspruchungen innerhalb der Stébe sind diese
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durch eine Partition unterteilt, wodurch eine konsistente Auswertung in einem geometrisch
definierten Bereich ermdglicht wird.
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Abbildung 4.14: Modell der posterioren Instrumentierung mit Abmessungen
a) Seitenansicht einer Seite des Schraube-Stab-Systems mit Abmessungen
b) Ubersichtsdarstellung des Schraube-Stab-Systems

In der nachfolgenden Untersuchung werden, wie bereits zuvor, die Einfliisse des ALIF-, PLIF-
und TLIF-Verfahrens analysiert und vergleichend gegeniibergestellt. Der Schwerpunkt der
Analyse liegt auf dem Einfluss der jeweiligen Implantationstechniken auf die Beanspruchungen
im Kontaktbereich zwischen Schraube und Knochen. Dariiber hinaus werden die
Beanspruchungen der Stibe und Schrauben selbst betrachtet. AbschlieBend wird der Einfluss
untersucht, der auf Grund verschiedener Positionen der Schrauben im Wirbel hervorgerufen
werden kann.

Um die langfristige Stabilitit der Verbindung zwischen den Pedikelschrauben und dem
umgebenden Wirbelknochen zu gewihrleisten, muss die Knochenstruktur gemifl dem
Wolff'schen Gesetz Anpassungen erfahren. Dieses Gesetz besagt, dass duflere mechanische
Belastungen das Knochenwachstum stimulieren, wodurch die Verstarkung der Knochenmasse
entlang der Belastungslinien hervorgerufen wird. In diesen Bereichen auftretenden Kréften
kann der Knochen dadurch besser widerstehen. Eine reduzierte mechanische Belastung
hingegen fiihrt zu einer Resorption und einer darauffolgenden Abnahme der Knochendichte
[SBB21]. Der Abbau der Knochensubstanz wird begilinstigt durch den sogenannten Stress-
Shielding-Effekt. Dieser Effekt entsteht auf Grund des Steifigkeitsunterschieds zwischen
Schraube und Knochen, was zu einer verminderten Ubertragung mechanischer
Beanspruchungen auf den Knochen fiihrt. Im Gegensatz dazu kann eine Uberbeanspruchung,
etwa durch unzureichende anteriore Lastaufnahme des Implantats, Mikrofrakturen im Knochen
hervorrufen, die ebenfalls eine Lockerung der Schrauben zur Folge haben [GVR+15]. Die
Finite-Elemente-Methode ermdglicht eine detaillierte Analyse der mechanischen
Beanspruchungen sowohl im Knochen als auch in der Pedikelschraube und liefert somit
wichtige Erkenntnisse iiber die mechanischen Eigenschaften sowie das Verhalten dieser
Verbindung. Die erzielten Ergebnisse konnen die préoperative &rztliche Beurteilung der
Verbindungsqualitdt unterstiitzen. Mit diesem Bestreben werden im Folgenden die
Beanspruchungen der Schrauben, der Stibe und des Knochens analysiert und
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gegeniibergestellt. Zu Beginn einer Untersuchung werden die dort betrachteten Elemente des
Schraube-Stab-Systems beispielhaft im oberen Teil der Abbildung 4.15 mit einem typischen
Spannungsverlauf dargestellt.

Abbildung 4.15 stellt die von Mises Spannung der Schrauben dar, die diese durch die Belastung
der vier Hauptbewegungsrichtungen bei einem Moment von 10 Nm erfahren. Betrachtet
werden das ALIF-, PLIF- und TLIF-Verfahren. Zusatzlich wird die lumbosakrale Wirbelséule,
die mittels ALIF-Verfahren instrumentiert wird, untersucht, wobei der volle Bewegungsumfang
der gesunden Lendenwirbelséule beriicksichtigt wird.
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Abbildung 4.15: Maximale von Mises-Spannung der Schrauben bei unterschiedlichen
Implantationsverfahren
a) Schraubenbeanspruchungen im ALIF-Verfahren
b) Schraubenbeanspruchungen im ALIF-Verfahren voller Bew.-umfang
c¢) Schraubenbeanspruchungen im PLIF-Verfahren
d) Schraubenbeanspruchungen im TLIF-Verfahren
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Die Analyseergebnisse, die in Abbildung 4.15 dargestellt sind, deuten auf erhebliche
Unterschiede der Schraubenbeanspruchungen zwischen den verschiedenen
Implantationsverfahren hin. Die initiale Spannungsanalyse der einzelnen Operationsverfahren
auf der Basis von von Mises-Spannungen zeigt, dass das ALIF-Verfahren mit bis zu 338 MPa
den hochsten Wert dieser Untersuchung aufweist. Im Vergleich dazu erreichen die maximalen
Beanspruchungen im PLIF-Verfahren 245 MPa und bei Betrachtung des PLIF-Verfahrens
lediglich 298 MPa. Beim Erreichen des Bewegungsumfangs einer gesunden LSWS beim
ALIF-Verfahren steigen die von Mises-Spannungen bei Betrachtung der linken axialen
Rotation auf 432 MPa und bildet somit die hdchste Beanspruchung der vier Hauptbewegungen.
Um den Bewegungsumfang einer gesunden lumbosakralen Lendenwirbelsdule zu erreichen,
werden bei der zuvor beschrieben Instrumentierung 36,7 Nm fiir die Flexion, 19,7 Nm fiir die
linke axiale Rotation und 38,4 Nm fiir die rechte laterale Flexion bendtigt. Die Simulation der
Extensionsbewegung bricht vorzeitig bei 5,4 Nm ab, sodass die hierfiir resultierenden
Spannungswerte nur eingeschriankt vergleichbar sind, sie werden dennoch der Vollstindigkeit
halber aufgefiihrt. Im Gegensatz zu den tibrigen Implantationsverfahren wird die numerische
Nachbildung des vollstandigen Bewegungsumfanges verschiebungsgesteuert simuliert. Fiir das
ALIF-Verfahren folgt die Beanspruchung wéhrend der linken axialen Rotation mit einem
maximalen Werten von 323 MPa, wihrend beim PLIF-Verfahren die Extensionsbewegung mit
einer von Mises-Spannung von 144 MPa folgt. Bei Betrachtung des TLIF-Verfahrens folgt die
Flexion mit einer von Mises-Spannung von 298 MPa. Fiir alle Verfahren folgen an dritter Stelle
die Beanspruchungen der rechten lateralen Flexion mit Werten von 298 MPa, 288 MPa,
124 MPa und 155 MPa fir das ALIF-Verfahren, das ALIF-Verfahren mit vollem
Bewegungsumfang sowie das PLIF-, und TLIF-Verfahren. Die Beanspruchungen der
Flexionsbewegung besitzen bei beiden betrachteten ALIF-Verfahren und dem PLIF-Verfahren
mit Werten von 269 MPa, 261 MPa und 99 MPa die geringste Hohe. Wohingegen die von
von Mises-Spannungen fiir die Extension beim TLIF-Verfahren mit 138 MPa die geringste
Hohe aufweisen. Die geringeren Beanspruchungen bei einem Bewegungsumfang der gesunden
lumbosakralen Wirbelsdule deuten auf eine Umlagerung der Kriafte vom Schraube-Stab-System
auf die Zwischenwirbelscheiben hin. Aufgrund ihres nichtlinearen mechanischen Verhaltens
weisen die Zwischenwirbelscheiben bei zunehmendem Bewegungsumfang eine hohere
Kraftautnhahme auf, wodurch die Beanspruchungen im Schraube-Stab-System reduziert
werden. Dieses Verhalten ist auf die im Nachfolgenden beschriebenen Teile des Schraube-Stab-
Systems iibertragbar.

Fir diese initiale Beanspruchungsanalyse wird deutlich, dass zwischen den betrachteten
Implantationsverfahren potenziell relevante Unterschiede bestehen. Zudem kann gezeigt
werden, dass unabhidngig vom gewdhlten Implantationsverfahren die hdchsten
Beanspruchungen der Pedikelschrauben wihrend der linken axialen Rotation auftreten und
diese dadurch den kritischsten Lastfall bei dieser Betrachtung darstellt.

Im Nachfolgenden wird aufbauend auf der zuvor beschriebenen Analyse stellvertretend fiir das
PLIF- und das TLIF-Verfahren der Einfluss verschiedener Implantatpositionen beim ALIF-
Verfahren untersucht. Dazu werden die in Abbildung 4.6 dargestellten Implantatpositionen
herangezogen. Ahnlich wie die unterschiedlichen Implantattypen beeinflussen auch
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unterschiedliche Implantatpositionen die lokale Beanspruchungssituation, wodurch
signifikante Unterschiede bei den Beanspruchungen der Pedikelschrauben folgen. Die
Ergebnisse dieser Untersuchung sind in Abbildung 4.16 dargestellt und zeigen die maximalen
Spannungen nach von Mises bei den Pedikelschrauben wéhrend der vier
Hauptbewegungsrichtungen bezogen auf die jeweilige Implantatposition.

Die zuvor erhaltene Erkenntnis, dass die linke axiale Rotation die hochsten Beanspruchungen
der Pedikelschrauben hervorruft, wird durch diese Analyse bestdtigt. Unabhdngig von der
Implantatposition werden wéihrend der linken axialen Rotation die hochsten Spannungen nach
von Mises erreicht. Aus der Implantatposition Rechts resultiert die hochste
Maximalbeanspruchung von 531 MPa. Mit einer Hohe von lediglich 143 MPa wird die
geringste Maximalbeanspruchung bei der Implantatposition Links verzeichnet. Die
Implantatpositionen Mitte, Vorne und Hinten weisen Maximalespannungen nach von Mises in
Hohe von 408 MPa, 300 MPa und 506 MPa auf.

700 : ; s :
a) b) c) d) c)
600 : i : :
=
%500
o
)
[=11]
S 400
=
=
g
& 300
3
= 200
[
]
-
100
0
5358 ERCR %535 %535 ER R
< 3 < 3 < 4 < 4 <
= & = & = 2 = 2 = &

Abbildung 4.16: Maximale von Mises-Spannungen der Schrauben bei unterschiedlichen
Implantatpositionen
a) Schraubenbeanspruchungen bei Implantatposition Mitte
b) Schraubenbeanspruchungen bei Implantatposition Vorne
¢) Schraubenbeanspruchungen bei Implantatposition Links
d) Schraubenbeanspruchungen bei Implantatposition Hinten
¢) Schraubenbeanspruchungen bei Implantatposition Rechts

Auf die maximalen Beanspruchungen der linken axialen Rotation folgen bei den
Implantatpositionen Mitte, Links und Rechts die Spannungen wéhrend der Extensionsbewegung
mit Werten von 338 MPa, 106 MPa und 458 MPa. Die Beanspruchungen wihrend der Flexion
sind die zweithdchsten bei den Implantatpositionen Vorne und Hinten mit Spannungswerten
nach von Mises von 172 MPa und 385 MPa.



82 Anwendungsbeispiele des FE-Modells

Werden die Ergebnisse dieser Untersuchung denen der vorherigen gegentibergestellt, wird
deutlich, dass die Positionierung des Implantats im Wirbelzwischenraum einen stérkeren
Einfluss auf die resultierende Beanspruchung der Pedikelschrauben besitzt als der gewéhlte
Implantattyp. Der groBite ermittelte maximale Spannungswert betrdgt 531 MPa bei der
Implantatposition Rechts. Dem gegeniiber steht der maximale Spannungswert mit einer Hohe
von lediglich 143 MPa, der fiir die Implantatposition Links ermittelt wird. Dementsprechend
findet eine Steigerung der maximalen von Mises Spannungen in Abhingigkeit von der
Implantatposition von 271,3 % statt was einer zusétzlichen von Mises Spannung von 388 MPa
entspricht. Bei ausschlieBlicher Beriicksichtigung des Implantattyps wiirde die Wahl fiir den
Einsatz beim Patienten auf Grund des Spannungsniveaus von maximal 245 MPa auf das PLIF-
Verfahren und das dazugehdrige Implantat fallen. Die untersuchten Implantatpositionen des
ALIF-Implantats weisen fiir die Implantatposition Links lediglich eine maximale von Mises
Spannung von 143 MPa auf. Mit dieser Erkenntnis wiirde bei reiner Beriicksichtigung der
Pedikelschraubenbeanspruchung das ALIF-Verfahren fiir den operativen Einsatz gewihlt
werden. Um eine qualitativ hochwertige Aussage iiber das Beanspruchungsverhalten des
Schraube-Stab-Systems treffen zu konnen, ist es von hoher Relevanz eine moglichst
ganzheitliche Betrachtung der einzelnen Elemente und der sich darauf auswirkenden
Einflussfaktoren zu tétigen.

Im Hinblick auf den Stress-Shielding-Effekt wird die Beanspruchung der kndchernen
Strukturen im unmittelbaren Umfeld der Pedikelschrauben analysiert. Trotz des
Steifigkeitsunterschieds zwischen Implantat und Knochen kann bei einer fortbestehenden
Ubertragung der Beanspruchungen auf die knocherne Struktur gefolgert werden, dass der
Knochen Wachstumsanreize erhélt und das Risiko einer Schraubenlockerung durch Stress-
Shielding verringert wird.

Die Kontaktfliche zur Pedikelschraube wird zur Analyse der von Mises-Spannungen
herangezogen. Die Ergebnisse fiir die Bohrungen in den Wirbelkérpern werden, wie zuvor, in
den kranial und kaudal befindlichen Wirbel unterteilt. Abbildung 4.17 fasst grafisch die
Ergebnisse der Auswertung zusammen. Bei deutlich niedrigerem Spannungsniveau als bei den
zuvor untersuchten Schrauben ist dennoch vergleichbares Verhalten festzustellen. Fiir das
ALIF-, PLIF- und TLIF-Verfahren resultiert, dass durch die Bewegungsrichtung der linken
axialen Rotation die hochsten von Mises Beanspruchungen erreicht werden. Die von Mises
Spannungswerte, die wihrend der rechten lateralen Flexion im Knochen erreicht werden,
libersteigen diejenigen der linken axialen Rotation bei Betrachtung des vollen
Bewegungsumfangs beim ALIF-Verfahren. Wie bereits die numerische Bestimmung der
Spannungen innerhalb der Schraube zeigt, ist der maximale von Mises Wert mit 37 MPa beim
ALIF-Verfahren zu verorten. Mit einer ermittelten Hohe von 33 MPa folgt die maximale
Spannung im TLIF-Verfahren und abschlieBend mit lediglich 23 MPa das PLIF-Verfahren. Die
zweit- und dritthochsten Beanspruchungen treten, analog zu den Beobachtungen bei den
Pedikelschrauben, bei der Extensionsbewegung der rechten lateralen Flexion auf. Die in Folge
der Flexionsbewegung auftretenden Spannungen nach von Mises sind hingegen signifikant
geringer als die iibrigen erfassten Spannungswerte und stellen somit bei den untersuchten
Implantationsverfahren die niedrigsten Beanspruchungen dar.
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Die ermittelten von Mises-Spannungen des Knochens, der die Pedikelschraube umgibt,
ergeben, dass die Beanspruchungen der Schrauben erfolgreich auf die Wirbel iibertragen
werden. Auf Grundlage dieser Erkenntnis ist abzuleiten, dass fiir die simulativ untersuchten
Wirbelsdulensegmente ein minimiertes Risiko einer Schraubenlockerung durch Stress-
Shielding besteht. Es ist jedoch zu beriicksichtigen, dass zahlreiche weitere Faktoren dennoch
eine Lockerung der Schrauben hervorrufen kénnen.
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Abbildung 4.17: Maximale von Mises-Spannungen bei den Bohrungen in den Wirbeln
a) Bohrungsbeanspruchung beim ALIF-Verfahren
b) Bohrungsbeanspruchung beim ALIF-Verfahren voller Bew.-umfang
¢) Bohrungsbeanspruchung beim PLIF-Verfahren
d) Bohrungsbeanspruchung beim TLIF-Verfahren

Die Analyse der Beanspruchungen in den Pedikelschrauben sowie deren Kontaktflichen im
Wirbel ergibt, dass nicht nur das verwendete Implantat und das zugehorige
Implantationsverfahren einen signifikanten Einfluss auf die resultierenden Spannungen haben,
sondern auch die individuellen Positionen eines Implantattyps im Wirbelzwischenraum. Der
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Stab, der zwischen den kaudalen und den kranialen Pedikelschrauben gespannt ist, fungiert als
Verbindungselement des Schraube-Stab-Systems. Durch die Fixierung der Schrauben am Stab
wird der Abstand der zu fusionierenden Wirbel konstant gehalten und Relativbewegungen
zwischen den Wirbeln werden nahezu vollstindig eingeschrinkt.
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Abbildung 4.18: Maximale von Mises-Spannungen der Pedikelstébe
a) Bohrungsbeanspruchung beim ALIF-Verfahren
b) Bohrungsbeanspruchung beim ALIF-Verfahren voller Bew.-umfang
¢) Bohrungsbeanspruchung beim PLIF-Verfahren
d) Bohrungsbeanspruchung beim TLIF-Verfahren

Der Stab sorgt also fiir strukturelle Integritit und unterstiitzt den Heilungsprozess, indem er
ungewollte mechanische Beanspruchungen des Fusionsbereichs minimiert. Bei Betrachtung der
Beanspruchungen entlang der Sagittalebene dominieren bei den Schrauben die
Beanspruchungen durch Extension, wihrend bei den Stdben die Flexion zusammen mit der
rechten lateralen Flexion vorwiegend im Vordergrund steht. Anhand der Spannungswerte ist
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der vorangegangene Trend bezogen auf das Implantationsverfahren zu erkennen, wie
Abbildung 4.18 zu entnehmen ist.

Im Gegensatz zu den Erkenntnissen aus den vorherigen Untersuchungen weisen die Flexion
und die rechte laterale Flexion einen deutlich hoheren Einfluss auf die Beanspruchungen der
Stibe auf als die Belastungen durch Extension oder linker axialer Rotation. Es gilt zu beachten,
dass die Simulation der Extensionsbewegung vorzeitig abgebrochen ist und somit nur
eingeschrinkt vergleichbar ist mit den iibrigen Werten. Mit 420 MPa werden bei der rechten
lateralen Flexion beim ALIF-Verfahren und mit ebenfalls 420 MPa bei der Flexion beim TLIF-
Verfahren die hochsten Spannungswerte nach von Mises erreicht. Darauf folgen die
Beanspruchungen wihrend der rechten lateralen Flexion beim PLIF-Verfahren mit lediglich
208 MPa. Wie bei den vorherigen Untersuchungen bereits zu beobachten ist, weisen die
Beanspruchungen einer mit dem ALIF-Verfahren instrumentierten LSWS die hdchsten
Spannungswerte nach von Mises auf. Bei der Betrachtung einer mit dem ALIF-Verfahren
instrumentierten lumbosakralen Wirbelsdule, die den vollstindigen Bewegungsumfang
erreicht, steigen die Beanspruchungen bei den vollstindig abgeschlossenen Simulationen
zusitzlich. Die linke axiale Rotation bildet die Ausnahme und weist in diesem Fall eine
Reduktion auf.

Abbildung 4.19:  Ausrichtungen der Pedikelschrauben im Wirbelkoérper
a) Ansicht der Sagittalebene des Fusionsbereichs
b) Ansicht der Transversalebene des Fusionsbereichs
¢) Ansicht der Pedikelschrauben in den Wirbeln

Im Anschluss an die zuvor analysierten Einfliisse auf das Schraube-Stab-System stellt die
Positionierung der Pedikelschrauben (Abbildung 4.19) wahrend des operativen Eingriffs eine
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weitere Variable dar, welche die resultierenden Beanspruchungen mafigeblich beeinflussen
kann. Faktoren, die eine exakte Positionierung erschweren, sind die variierenden Abmessungen
der Pedikel in Abhdngigkeit zur betrachteten Ebene der lumbosakralen Wirbelséule.

Die GroBle der Pedikel nimmt vom Wirbel L1 bis zum Wirbel L5 zu. Weiter dndert sich die
winkelige Ausrichtung der Pedikel von Ebene zu Ebene. Die Knochenmorphologie kann bereits
innerhalb der Wirbelsdule stark variieren und patienteniibergreifend individuell ausgepragt
sein, was eine patientenspezifische Planung und Anpassung chirurgischer Eingriffe, wie die
Platzierung von Pedikelschrauben, erforderlich macht. Weitere Faktoren, die es zu beachten
gilt, sind der degenerative Zustand der kndochernen Strukturen oder mogliche Deformititen der
Wirbel. Auf Grund der zuvor beschriebenen Kriterien ist die Fehlplatzierung der
Pedikelschrauben eine relativ hdufig auftretende Komplikation [KVF+10].
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Abbildung 4.20: Maximale von Mises-Spannungen der Pedikelschrauben durch die
Hauptbewegungen einer mit dem ALIF-Verfahren instrumentierten LSWS
a) Beanspruchungen der Variante PDKL V1
b) Beanspruchungen der Variante PDKL V2
¢) Beanspruchungen der Variante PDKL V3
d) Beanspruchungen der Variante PDKL V4
e) Beanspruchungen der Variante PDKL V5

Um das AusmaB des Einflusses zu quantifizieren, wird die in den vorangegangenen
Untersuchungen verwendete Position der Pedikelschrauben als Referenzstellung herangezogen
und im weiteren als Variante PDKL V1 bezeichnet. Abbildung 4.19 veranschaulicht grafisch
die unterschiedlichen Positionen der Pedikelschrauben, die in den nachfolgenden
Untersuchungsergebnissen beriicksichtigt werden. Zur verbesserten Ubersicht wird in
Abbildung 4.19 a) und b) lediglich eine Seite des Schraube-Stab-Systems dargestellt. Die
Ausrichtung der Schrauben wird, zusétzlich zur Referenzstellung, in vier weiteren Positionen
analysiert. Dabei erfolgt eine Anderung des Winkels der Schrauben um jeweils 5° in kranialer,
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kaudaler, medialer und lateraler Richtung. Unter Betrachtung der Sagittal- sowie der
Transversalebene des Schraube-Stab-Systems (Abbildung 4.19a) und b)) sind die
vorgenommenen Variationen der Ausrichtung der Pedikelschrauben dargestellt.
Abbildung 4.19 c) demonstriert die Implantatposition in den Wirbeln durch eine Schnittansicht
des Wirbelsdulensegments.

In der Variation Variante PDKL V2 sind die Pedikelschrauben des Wirbels L4 um 5° in
kaudaler Richtung abgesenkt und die Pedikelschrauben des Wirbels L5 sind im identischen
Winkel in kranialer Richtung angehoben. Die Variante PDKL V3 ist gegensétzlich zur zuvor
beschriebenen Variante aufgebaut. Um 5° sind Pedikelschrauben, der Variante PDKL V4, in
den Wirbel L4 und L5 in Richtung medial aufeinander zulaufend ausgerichtet.
Variante PDKL V5 ist zur vorherigen Variante gegensétzlich aufgebaut, sodass die
Pedikelschrauben 5° in Richtung lateral zeigen. Entgegen der Erwartung, dass die
Positionierung der Pedikelschrauben, wie die Position des Implantats, einen erheblichen
Einfluss auf die Beanspruchungen besitzt, ergeben die Ergebnisse der numerischen Betrachtung
lediglich marginale Unterschiede, wie in Abbildung 4.20 dargestellt. Wie zuvor entsteht auf
Grund der linken axialen Rotation in der Variante PDKL V1, mit einer von Mises Spannung
von 408 MPa, die hochste Beanspruchung der Pedikelschrauben. In derselben Variante sind die
zweithochsten Spannungen nach von Mises wihrend der Extensionsbewegung vorzufinden.

Fiir die Varianten PDKL V2 bis PDKL V5 erzeugt ebenfalls die linke axiale Rotation die
maximalen Beanspruchungen mit Spannungswerten zwischen 306 MPa (PDKL V3) und
320 MPa (PDKL V35). Die untersuchten Positionierungen der Pedikelschrauben weisen fiir die
Varianten PDKL V2 bis PDKL V5 lediglich geringe und zu vernachldssigende Unterschiede bei
der resultierenden Spannungshohe auf. AusschlieBlich die Referenzvariante PDKL V1
(408 MPa) besitzt eine um 27,5 % als das nédchsthohere Spannungsmaximum, welches der
untersuchten Variante PDKL V5 (320 MPa) zuzuschreiben ist. Das FErgebnis dieser
Untersuchung ldsst darauf schlieBen, dass die Positionierung der Pedikelschrauben einen
Einfluss auf die entstehenden Spannungen besitzt, der innerhalb dieser Untersuchung nur
einmalig eine relevante Hohe aufweist. In der vorwiegenden Anzahl der Fille zeigen die
gegentiber der urspriinglichen Ausrichtung winkelversetzt eingebrachten Schrauben, geringere
Spannungen und weisen folglich keine nachteiligen Auswirkungen auf.

Die in Kapitel 3.5 beschriebene Position und Ausrichtung der knochernen Strukturen der
lumbosakralen Wirbelsdule weisen anders als Modelle aus der Literatur [DZS+14] eine
Asymmetrie entlang der Sagittalebene auf. Bei symmetrisierten FE-Modellen sind
beispielsweise wihrend der Flexion sowie der Extension gleichméfige Beanspruchungen auf
der linken und der rechten Seite der Elemente des Schraube-Stab-Systems zu erwarten. Zudem
sollte das verwendete Instrumentationsverfahren lediglich einen Einfluss auf die Hohe der
resultierenden Spannungen nach von Mises besitzen. Die in Abbildung 3.16 dargestellte
lumbosakrale Wirbelsdule weist eine linksseitige Neigung sowie eine zusitzliche linksseitige
Rotation um die Longitudinalachse auf. Auf Grund dieser geometrischen Asymmetrie entstehen
wihrend der Bewegungen innerhalb der vier Hauptbewegungsrichtungen ungleichmaBige
Belastungen der Elemente des Schraube-Stab-Systems die wiederum zu unterschiedlich hohen,
nicht symmetrischen Beanspruchungen fiihren. Bespielhaft werden die Beanspruchungen des
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Schraube-Stab-Systems wihrend der vier Hauptbewegungen bei der lumbosakralen
Wirbelsdule betrachtet, die mittels ALIF-, PLIF- und TLIF-Verfahren instrumentiert sind.

Abbildung 4.21 fast alle ermittelten Spannungswerte fiir die Elemente des Schraube-Stab-
Systems zusammen. Bei allen Instrumentationsverfahren der LSWS sind die maximalen
Spannungen nach von Mises der Pedikelschrauben ausschlieflich im superioren Wirbel L4
vorzufinden. Dahingegen ist fiir die Extension sowie fiir die Flexion keine Seite zu erkennen,
weder die linke noch die rechte Schraube, in der die Beanspruchungen dominanter sind als in
der jeweils anderen. Bei Betrachtung der linken axialen Rotation sowie der rechten lateralen
Flexion wird deutlich, dass fiir die betrachteten Instrumentierungen, die der
Bewegungsrichtung abgewandte Schraube die hohere Beanspruchung erféhrt.



89

Anwendungsbeispiele des FE-Modells

=
L]
—
=
o=
[
O
E
F—
= K
2 3
eP
<
e}
()
A
S
]
—
<
[ B e 2 == I - B e T e B e B e
o O o o o o o
~ Y v < o o @ —

[edA] uadunuuedg SASIA UOA

SIY2al G

SUI &1

SIYO2I 7]

SAUI 71

SIYOAI ¢

SHUIT 67T

SIY22I

SYUIT 7]

SIYOI 6T

SHUI €71

SIYORT ]

SUI $71

[,
—
—]
T
=
h
mm
—
= =M
(=]
s
S
|
—]
<
<o < (e < < <o < <
e~ No) ) <t on o —

[eqA] uaSunuueds SASIA UOA

SIYOAI G]

SyUly €71

S 1

SUIL 71

SIYOAI ¢

SHUIT ST

SIYOAI ]

SUI 71

SIYIAI §'T

SyuI €1

SIYORT ]

SHUL $71

[y
—
—
=~
)
g 5
o~
-
—
—]
<
(= = = = =l - e =]
oo o o o o o
-~ © v < o0 o 9 —

[egA] uaSunuuedg SISIA] UOA

SJYORI qEIS

SHUIT 1S

SJYd21 qeIS

SHUIL qelS

S)Y2I1 qBIS

syuI qers

B rechte laterale Flexion

linke axiale Rotation

B Flexion
Maximale von Mises-Spannungen der Komponenten des Schraube-Stab-

[ Extension

Abbildung 4.21:
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Bei Betrachtung der resultierenden von Mises Spannungen in den Bohrungen der Wirbel ist die
Verteilung der Maxima weniger deutlich als bei den Pedikelschrauben aufgeteilt. Mit insgesamt
siecben maximalen Spannungswerten bei verschiedenen Bewegungstypen im superioren
Wirbel L4 ist hier die Haufigkeit am hochsten. Fiinf der maximalen Spannungswerte treten im
inferioren Wirbel L5 auf. Werden die Spannungsmaxima wihrend der vier Hauptbewegungen
betrachtet, ist flir die drei Instrumentierungen der LSWS kein Trend in Bezug weder auf eine
Seite noch auf einen Wirbel zu erkennen. Lediglich wéhrend der linken axialen Rotation sind
die maximalen von Mises-Spannungen ausschlieflich in den Pedikelschrauben auf der der
Bewegungsrichtung abgewandten Seite vorzufinden. Fiir die rechte laterale Flexion besteht
keine spezifische Seite fiir die maximale Beanspruchung. Der linke Stab des Schraube-Stab-
Systems weist wihrend der rechten lateralen Flexion bei den drei untersuchten
Instrumentierungstypen héhere Spannungen nach von Mises auf als der rechte Stab. Wéhrend
der linken axialen Rotation ist bei der mit dem PLIF- sowie dem TLIF-Verfahren
instrumentierten lumbosakralen Wirbelsdule die maximale Spannung auf der der
Bewegungsrichtung abgewandten Seite.

Der linke Stab erfihrt die maximale Beanspruchung bei der mit dem ALIF-Verfahren
instrumentierten LSWS wihrend der linken axialen Rotation. Der linke Stab erfahrt wéhrend
der Flexion fiir das ALIF-, PLIF- und TLIF-Verfahren die maximale Beanspruchung. Dieses
Resultat ist fiir die Extension nicht zu beobachten. Zusammenfassend zeigen die
Untersuchungen des  Schraube-Stab-Systems, dass zwischen den  betrachteten
Implantationstechniken (ALIF, PLIF und TLIF) signifikante Unterschiede in den resultierenden
mechanischen Beanspruchungen bestehen. Diese Varianz spiegelt sich auch in der umgebenden
knochernen Struktur der Wirbel wider. Bei der Analyse eines einzelnen Implantattyps kann
festgestellt werden, dass die Positionierung einen wesentlichen FEinfluss auf die
Beanspruchungsverhiltnisse hat. Zudem weisen die Ergebnisse darauf hin, dass mit dem ALIF-
Verfahren tendenziell hohere Beanspruchungen in der lumbosakralen Wirbelsdule zu erwarten
sind als mit dem PLIF- oder dem TLIF-Verfahren. Die Hauptbewegungsrichtungen fiihren zu
unterschiedlich hohen Spannungen in den untersuchten Strukturen. Im Gegensatz dazu haben
die analysierten Ausrichtungen der Pedikelschrauben kaum Einfluss auf die resultierenden
Beanspruchungen. Abschlieend legen die Ergebnisse nahe, dass es moglich ist, fiir jeden
Patienten eine optimale, aber auch potenziell ungiinstige Kombination aus Implantattyp und -
position zu bestimmen. Dies kann als wertvolle Information zur prioperativen
Entscheidungsfindung im medizinischen Kontext dienen.

4.2.4 Verhalten des Wirbels bei Osteoporose

Das nachfolgende Kapitel behandelt das Krankheitsbild Osteoporose mit den sich daraus
ergebenden Einfliissen auf die instrumentierte lumbosakrale Wirbelsdule. Betroffen sind mit
30 - 50 % mehr Frauen als Ménner, bei denen lediglich 20 - 30 % an Osteoporose erkranken
und dadurch bedingt Wirbelbriiche erleben. Das Auftreten von Frakturen der Wirbel
vervierfacht das Risiko einer weiteren Fraktur, die wiederum das Risiko auf das Zwdlffache
steigert, weitere Frakturen zu erleiden [BAOS]. Die steigende durchschnittliche
Lebenserwartung in Verbindung mit fortschrittlichen Operationstechniken fiihrt zu einer
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steigenden Zahl von Wirbelséuleneingriffen im hoheren Lebensalter. Bedingt dadurch, dass
Patienten zunehmend ein geringes Verstindnis fiir ihre korperlichen Einschrinkungen oder
Deformitéten aufweisen und darauf abzielen, ihre Aktivitditen und Unabhingigkeit im
Anschluss an einen operativen Eingriff beizubehalten, resultiert eine weitere Steigerung der
notwendigen Eingriffe [BJ13].

Bereits in einem Alter von 16 bis 25 Jahren wird die maximale Knochendichte erreicht. Mit
zunehmendem Alter erfahren Knochen eine kontinuierliche Reduktion ihrer Dichte.
Hervorgerufen wird dieses Phdnomen durch ein Ungleichgewicht zwischen den Prozessen des
Knochenaufbaus und des Knochenabbaus, wobei der Abbau zunehmend dominanter wird. Der
gesunde spongidse Knochen der Wirbel besteht aus einem Geflecht horizontal sowie vertikal
angeordneter knocherner Bilkchen, die optimal auf die Widerstandsfiahigkeit gegeniiber
Druckbelastungen formiert sind [AGSO05]. Osteoporose fiihrt nicht nur zu einer Reduktion der
Knochendichte, sondern beeintrachtigt zudem die mikrostrukturelle Architektur sowie die
mechanischen Eigenschaften des gesamten Knochens. Unterschieden wird zwischen
Osteoporose Typ 1 und Osteoporose Typ 2. Ersterer Typ ist die altersbedingte, senile
Osteoporose und hat primér Einfluss auf den spongiosen Teil des Knochens. Zweiterer Typ
wird durch die weibliche Menopause hervorgerufen und beeinflusst die Degeneration des
spongidsen wie auch des kortikalen Knochens gleichermaflen [AGS05]. Abbildung 4.22 stellt
vergleichend die Detailansicht des spongitsen Teils eines Wirbelkorpers (Abbildung 4.22 a))
der eines Wirbelkorpers mit Osteoporose (Abbildung 4.22 b)) gegeniiber. Die in Graustufen
dargestellten Strukturen in Abbildung 4.22 bilden qualitativ die spongidse Struktur innerhalb
des Wirbelkorpers nach. Die grafische Darstellung verdeutlicht die nicht unerhebliche
Reduktion der spongidsen Struktur, die durch die Osteoporose hervorrufen wird. Die Reduktion
der spongiosen Strukturen im Wirbelkorper steigert die Wahrscheinlichkeit einer
Kompressionsfraktur. Bei Patienten mit Osteoporose, die bereits eine Wirbelfraktur erlitten
haben, wird eine ausgepragtere trabekulidre Ausdiinnung der spongidsen Strukturen im Wirbel
beobachtet als bei Kontrollpersonen gleichen Alters ohne Frakturen. Dies resultiert in einer
verminderten trabekuldren Dichte, einem Verlust der Konnektivitdt und dem Abbau tragender
trabekuldrer Strukturen [LW20]. Auf Grund der Degeneration der horizontalen Bilkchen
entstehen zunehmend freitragende vertikale Strukturen, die bereits bei geringfiigigen
Belastungen kollabieren, wodurch Kompressionsfrakturen des Wirbels entstehen. Kritische
Belastungen konnen dadurch bereits bei alltidglichen Bewegungen, wie dem Anheben von
Einkdufen, entstehen [AGS05].

Die Anderung der mechanischen Eigenschaften des Wirbels steht im Zusammenhang mit der
Reduktion der Knochendichte. Bezugnehmend auf die Formel (4.1) resultiert mit Abnahme der
Dichte die Verminderung des Elastizitdtsmoduls, wodurch die Widerstandsfahigkeit des
Wirbels gegeniiber Verformungen vermindert wird. Bei einer instrumentierten Wirbelsdule
steigt auf Grund dessen das Risiko einer Kompressionsfraktur hervorgerufen durch lokale
Spannungsspitzen im Kontaktbereich des Implantats zum umgebenden Knochen.

Die Verwendung eines CT-Daten basierten FE-Modells bietet die Moglichkeit der Nutzung
patientenspezifischer ~Knochengeometrien, die Beriicksichtigung der individuellen
Materialverteilung und die Betrachtung komplexer Bewegungsabldufe in einer
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dreidimensionalen Analyse. Die Finite-Elemente-Methode wird als eine vielversprechende
Technik zur nichtinvasiven Ermittlung der Widerstandsfahigkeit osteoporotischer Knochen
sowie der Vorhersage potenzieller Frakturen angesehen. Es ist jedoch zu beriicksichtigen, dass
die Genauigkeit der Vorhersage malBigeblich von der verwendeten formelméafigen Beziehung
zwischen Knochendichte und Elastizitdtsmodul sowie von der Qualitét der zugrunde liegenden
CT-Daten abhingt. In diesen Themenfeldern besteht weiterhin Entwicklungsbedarf, um die
Prazision der Vorhersagen zu steigern [LW20].
a) b)

Abbildung 4.22: Illustrierte Darstellung des spongiésen Aufbaus eines Wirbelkorpers im Schnitt
entlang der Sagittalebene
a) Detailansicht des gesunden Wirbelkorpers
b) Detailansicht eines Wirbelkorpers mit Osteoporose

Der folgende Abschnitt fiihrt die Untersuchungen aus Kapitel 4.2.1 fort. Dabei wird exklusiv
das Implantat betrachtet, welches mittels ALIF-Verfahren eingesetzt wird. Die numerische
Betrachtung gilt dem Einfluss voranschreitender Osteoporose auf den Kontaktbereich zwischen
Implantat und betroffenem Wirbel. Auf Grund der Gegebenheit, dass Ménner bis zu 30 % und
Frauen bis zu 50 % ihrer urspriinglichen Knochendichte verlieren konnen [AGSO05], wird die
Knochendichte im numerischen Modell schrittweise von 100 % bis zur Hiélfte des
Ursprungswertes reduziert. Der Elastizitditsmodul dndert sich der Formel (4.1) entsprechend
abhingig zur sich verindernden Dichte. Abbildung 4.23 stellt die Spannungen der
Kontaktfliche bei den verschieden stark ausgeprigten Stufen der Osteoporose dar. Mit
Reduktion des Elastizitdtsmoduls sinkt die Beanspruchung innerhalb des Kontaktbereichs. Bei
dieser Untersuchung ist lediglich die Belastung durch eine Kompressionskraft berticksichtigt
worden.
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Abbildung 4.23: Kontaktdruck CPRESS und Dehnung LE der Wirbeldeckfldche bei verschieden
starken Auspridgungen von Osteoporose bei reiner Kompressionsbelastung

Mit voranschreitender Osteoporose findet eine Reduktion des Kontaktdrucks an der
Kontaktfliche des Implantats zum Wirbel L5 statt. Im Gegensatz dazu erfahren die Dehnungen
eine Steigerung. Werden die Erkenntnisse aus Osterhoff et al. [OMS+16] beriicksichtigt, dann
stellt sich die Dehnung mit zunehmendem Alter als kritischer werdender Faktor fiir mégliche
Frakturen heraus. Mit jedem Jahrzehnt erfahrt die Bruchdehnung eine Reduktion von 5 — 10 %
thres urspriinglichen Wertes. Die Dehngrenze fiir Rpo bei Druckbeanspruchung liegt fiir die
Kortikalis bei 0,84 % und fiir die Spongiosa sind Werte von 6 - 6,7 % in Tabelle 2.1 angegeben.
Verglichen mit den Werten dieser Untersuchung wird die Dehngrenze der Kortikalis
iiberschritten, weswegen eine Fraktur der Wirbeldeckflache nicht ausgeschlossen ist.

Neben der reinen Kompressionsbelastung werden zusétzlich die Flexion und die rechtsseitige
laterale Flexion betrachtet. Die Beschrankung auf diese Bewegungsrichtungen basiert auf der
erhohten Belastung der superioren Deckfliche des Wirbels LS wihrend dieser Bewegungen.
Im Gegensatz zum Verhalten der Knochenstruktur des Wirbels bei reiner
Kompressionsbelastung ist iiberwiegend ein abweichendes Verhalten bei Flexion und
rechtsseitiger lateraler Flexion zu beobachten. Im Gegensatz zur vorherigen Untersuchung
werden zusitzlich zum ALIF-Implantat eine mit dem PLIF- sowie eine mit dem TLIF-
Verfahren instrumentierte lumbosakrale Wirbelsdule betrachtet. In Abbildung 4.24 wird das
Verhalten der Deckfldache des Wirbels L5 dargestellt. Es werden der Kontaktdruck sowie die
Dehnungen in der mit dem Implantat in Kontakt stehenden Flache des Wirbels L5 analysiert.
Zur verbesserten Ubersichtlichkeit werden ausschlieBlich die Wirbel mit der Ausgangsdichte
100 % und derselbe Wirbel bei einer Reduktion der Knochendichte um 50 % betrachtet. Bei
den drei Implantationsverfahren ist, qualitativ betrachtet, 4quivalentes Verhalten aufgetreten.
Mit dem Absinken der Knochendichte erfiahrt der Kontaktdruck, mit Ausnahme bei der rechten
lateralen Flexion beim PLIF- sowie beim TLIF-Verfahren, Erh6hungen. Dieses Ergebnis steht
im Gegensatz zu den Erkenntnissen bei reiner Kompression. Die Dehnungen in der Deckfléche
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nehmen analog zu den in Abbildung 4.23 dargestellten Ergebnissen in den iiberwiegenden
Fillen zu. Beispielsweise der Kontaktdruck bei der mit dem ALIF-Implantat instrumentierten
Wirbelsdule erfiahrt wahrend der Flexion eine Steigerung von 662 MPa auf 980 MPa bei einer
Dichtereduktion um 50 %. Gleichzeitig erfahren die Dehnungen der Deckfliche eine
Steigerung von 2,7 % auf 4 %, wodurch die Wahrscheinlichkeit einer verformungsinduzierten
Schidigung steigt.
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Abbildung 4.24: Kontaktdruck und Dehnung der Wirbeldeckflache bei verschieden starken
Ausprigungen von Osteoporose bei Flexion und rechtsseitiger lateraler Flexion

Wird die rechte laterale Flexion bei der mit dem ALIF-Verfahren instrumentierten Wirbelsdule
betrachtet, ist analoges Verhalten zu dem wéhrend der Flexion zu beobachten. Die rechte
laterale Flexion der mit dem PLIF-Verfahren instrumentierten LSWS weist gegensétzliches
Verhalten auf, bei dem mit Reduktion der Knochendichte der Kontaktdruck sowie die
Dehnungen sinken. Dahingegen ist das Verhalten der LSWS mit dem TLIF-Implantat
uneindeutig. Zum einen zeigt der Kontaktdruck wihrend der Flexion analoges Verhalten zu den
Ergebnissen des ALIF-Implantats, die Dehnung weist dennoch eine Reduktion auf, wihrend
bei der rechten lateralen Flexion der Kontaktdruck sinkt und die Dehnung eine Zunahme
erfahrt.

Die vorangegangene Analyse verdeutlicht den Einfluss einer Osteoporoseerkrankung auf das
postoperative Verhalten des instrumentieren Wirbelsdulensegments. Der fortschreitende
Verlust der Knochendichte erhoht in der iiberwiegenden Zahl der betrachteten Félle
nachweislich das Risiko einer Kompressionsfraktur im behandelten Segment. Dariiber hinaus
wird der in Abschnitt 4.2.1 dargestellte Erkenntnisstand vertieft. Die lokale Belastung durch
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die verschiedenen Implantate flihrt zu signifikanten Beanspruchungen in Form von
Kontaktdruck und Dehnungen, die die zuldssige Dehnungsgrenze des Wirbels iiberschreiten.
Aus diesen Erkenntnissen resultiert das Optimierungspotential, die Kontaktbereiche der
Implantate an die Geometrie der Wirbeldeckflichen anzugleichen, um eine moglichst
gleichmiBige Lastiibertragung zu gewéhrleisten und so die resultierenden Beanspruchungen im
Kontaktbereich zu minimieren. Des Weiteren kann die prdoperative numerische Betrachtung
der betroffenen Segmente die Entscheidungsfindung des Implantationsverfahrens und der
finalen Implantatposition fiir das Operationsergebnis positiv beeinflussen. Dariiber hinaus
konnen weitere Handlungsempfehlungen aus den Erkenntnissen abgeleitet werden, um die
Behandlung zu individualisieren.

4.2.5 Implantatoptimierung

Die Untersuchungen in den Abschnitten 4.2.1 und 4.2.4 verdeutlichen die Bedeutung des
Kontaktbereichs zwischen den Implantaten und den Wirbelkorpern als kritischen Faktor. Die
geometrische Gestaltung der Implantate beeinflusst maBgeblich die Beanspruchung der
Wirbeldeckflache. Auf Basis dieser Erkenntnisse wird die Hypothese aufgestellt, dass eine
Angleichung der Implantatgeometrie an die im Kontakt befindliche Wirbelgeometrie zu einer
Homogenisierung der Beanspruchungen im Kontaktbereich beitragen kann. Die daraus
resultierende Reduktion der Spannungsspitzen kann zu einer Verminderung der
Beanspruchungen im Kontaktbereich fiilhren. Um den genauen Einfluss unterschiedlicher
Implantatgeometrien auf die Beanspruchungshomogenitit instrumentierter
Wirbelsdulensegmente zu quantifizieren, sind jedoch weitere Untersuchungen erforderlich. In
Ubereinstimmung mit den vorherigen Untersuchungen werden fiir die nachfolgende
Optimierung die ALIF-, PLIF- und TLIF-Implantate betrachtet.

Als Ausgangssituationen dienen die in Abbildung 4.5 dargestellten Implantattypen. Fiir die
Homogenisierung der Beanspruchungen in der Wirbeldeckflache ist die Vergroferung der mit
dem Wirbel in Kontakt stehenden Flidche des Implantats maBgeblich. Fiir die Beanspruchung
einer Flache gilt der nachfolgende Zusammenhang (Formel (4.2))

o= % (4.2)

Mit zunehmender GroBle der Fliche nimmt die Beanspruchung ab und Spannungsspitzen im
Bereich punktueller Kontakte werden vermieden. Der maximale Flichenkontakt kann durch die
Angleichung der Implantatgeometrie an die des angrenzenden Wirbels erreicht werden. Die zu
Grunde liegenden CT-Daten ermdglichen die Extraktion der kndchernen Strukturen der Wirbel.
Die Qualitidt des resultierenden 3D-Modells steht im direkten Zusammenhang mit der
Datenqualitit der Computertomographiedaten. Umso geringer der gewédhlte Schichtabstand der
Einzelaufnahmen ist, desto geringer ist der Interpolationsbedarf der Bereiche zwischen den
Bildschichten. Dariiber hinaus spielt die Aufnahmequalitdt der individuellen Bildschichten eine
relevante Rolle fiir die Weiterverarbeitung der CT-Daten. Sind diese Rahmenbedingungen
gegeben, ist es moglich, qualitativ hochwertige 3D-Modelle der knéchernen Strukturen zu
generieren, die als Grundlage zur Optimierung der Implantatgeometrien dienen.
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Die fiir die Deckfldachen erforderlichen 3D-Daten werden aus dem in Kapitel 3.1 erstellten
Oberflichenmodell der lumbosakralen Wirbelsdule extrahiert. Die 3D-Modelle der
individuellen Geometrien werden von der superioren Deckfliche des Wirbels L5 und der
inferioren Deckflidche des Wirbels L4 erstellt. Zunichst ist die finale Position der Implantate
im Zwischenwirbelraum festzulegen. Zur Sicherstellung der Vergleichbarkeit mit den
herkdmmlichen Implantaten wird hierbei die identische Positionierung verwendet. Durch
geeignete konstruktive Gestaltung werden die Kontaktflachen der Implantate so angepasst, dass
sie der Geometrie der zuvor extrahierten Wirbeldeckflichen im instrumentierten Segment
entsprechen. In Abbildung 4.25 werden die herkdmmlichen Implantate denen mit optimierter
geometrischer Gestalt gegeniibergestellt, wodurch die Anpassungen der Kontaktbereiche an die
Wirbeldeckflichen verdeutlicht werden. Zusétzlich unterstreicht diese grafische
Gegeniiberstellung die geometrische Abweichung der herkommlichen Implantate von den

Implantaten mit angepasster Anlagefliche. In den nachfolgenden Untersuchungen werden die
Einfliisse der optimierten Implantatgeometrien auf die umgebenden Wirbeldeckflichen
eingehend betrachtet.

a)

Abbildung 4.25: Herkémmliche Implantate im Vergleich mit kontaktflaichenoptimierten
Implantaten
a) ALIF-, PLIF- und TLIF-Implantat in herkémmlicher Ausfiihrung
b) ALIF-, PLIF- und TLIF-Implantat mit Kontaktflachenoptimierung

Mit Hilfe der optimierten Implantate konnen punktuelle Uberbeanspruchungen der
Wirbeldeckfliche durch Erh6hung des Kontaktbereichs vermieden werden, wodurch insgesamt
die einwirkenden Beanspruchungen minimiert werden sollen. Im Folgenden werden die
Beanspruchungen unter reiner Kompressionsbelastung analysiert. Die bereits zuvor
betrachteten Implantationsverfahren werden ebenfalls bei dieser Untersuchung beriicksichtigt.
Die Ergebnisse dieser Analyse sind in Abbildung 4.26 dargestellt. Dazu liegen die
verschiedenen Implantattypen auf dem Wirbel L5 auf und werden idealisiert in kaudaler
Richtung durch die Kompression, die den menschlichen Stand nachbildet, in Héhe von 1175 N
belastet. Die Untersuchung zeigt, dass herkdmmliche Implantate lediglich punktuelle
Kontaktbereiche mit der Wirbeldeckfliche aufweisen, was zu lokal stark tberhohten
Beanspruchungen fiihrt.
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Im Gegensatz dazu ermdglichen die optimierten Implantate nahezu vollflichige
Kontaktbereiche mit dem angrenzenden Wirbelkorper. Dadurch erfahren die einwirkenden
Beanspruchungen eine gleichméBigere Verteilung auf einer groBeren Fliache, was zur
Reduktion von Spannungsspitzen beitrdgt und eine Homogenisierung der Beanspruchungen
unterstitzt.
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Abbildung 4.26: Kontaktdruck CPRESS der Kontaktfldche des Wirbels L5 hervorgerufen durch
herkdmmliche Implantate im Vergleich mit kontaktflachenoptimierten
Implantaten
a) ALIF-, PLIF- und TLIF-Implantat in herkémmlicher Ausfiihrung
b) ALIF-, PLIF- und TLIF-Implantat mit Kontaktflachenoptimierung

Eine detaillierte Analyse der Spannungswerte hervorgerufen durch den anliegenden
Kontaktdruck CPRESS ergibt, dass die wirkenden Beanspruchungen der Wirbeldeckfldche bei
der Verwendung des ALIF-Implantats von 695 MPa auf 30 MPa reduziert werden, was einer
Spannungsabsenkung von 95,7 % entspricht. Die optimierte Geometrie der PLIF-Implantate
fiihrt zu einer Reduktion der Beanspruchung um 91,7 %, wodurch die Spannungen von
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586 MPa auf 49MPa gesenkt werden. Fiir das optimierte TLIF-Implantat wird ein maximaler
Spannungswert von 43 MPa ermittelt, was eine Verminderung um 91,6 % von einem
Ausgangswert von 512 MPa des herkommlichen Implantats darstellt. Die in Abbildung 4.26 b)
dargestellten = Beanspruchungsbilder des inferioren Wirbels LS  visualisieren den
Kontaktbereich mit den optimierten Implantaten. Es wird deutlich, dass die angepasste Form
des Kontaktbereichs der Implantate eine nahezu ideale Kontaktsituation mit dem angrenzenden
Wirbel ermoglicht, wodurch die Homogenisierung der Beanspruchungen realisiert werden
kann. Auf Grund der deutlich herabgesetzten Beanspruchungshéhe sind die optimierten
Implantate pradestiniert fiir Patienten, die an Osteoporose leiden, da das Risiko einer
Kompressionsfraktur, bedingt durch lokale Uberbeanspruchungen, deutlich herabgesetzt wird.
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Abbildung 4.27: Dehnung der Deckflédche des Wirbels mit urspriinglichen Materialeigenschaften
und die Dehnung des Wirbels mit 50 % der Ursprungsknochendichte
a) ALIF-, PLIF- und TLIF-Implantat mit urspriinglicher Knochendichte
b) ALIF-, PLIF- und TLIF-Implantat mit 50 % reduzierter Knochendichte
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Wie im vorangegangenen Abschnitt 4.2.4 beschrieben, bildet die Dehnung einen weiteren
Risikofaktor fiir Frakturen bei osteoporotisch belasteten Knochen. Abbildung 4.27
veranschaulicht den Einfluss reduzierter Knochendichte auf die Dehnungen im Kontaktbereich
der Implantate. Dabei wird der Wirbel LS mit den urspriinglichen Materialeigenschaften
vergleichend einem Modell des Wirbels, dessen Dichte um 50 % reduziert ist,
gegentibergestellt. Die Dehnung der Wirbeldeckfldche im Kontaktbereich bei den optimierten
Implantaten betragt fiir das ALIF-Implantat 0,15 % bei der urspriinglichen Knochendichte. Eine
Reduktion der Knochendichte auf 50 %5 des Ursprungswertes erhoht die resultierende Dehnung
auf 0,38 %. Die PLIF-Implantate induzieren eine Dehnung der Wirbeldeckfldche von 0,46 %
bei einer gesunden Knochenstruktur und steigen auf 0,88 % bei einem osteoporotischen Wirbel.
Die hochsten Dehnungswerte werden durch das TLIF-Implantat hervorgerufen und betragen
1,59 % bei einer um 50 % reduzierten Knochendichte. Fiir die urspriingliche Knochendichte
wird eine Dehnung von 0,42 % erreicht. Der Vergleich mit den Dehnungswerten, die durch die
herkdmmlichen Implantate hervorgerufen werden, zeigt eine signifikante Reduktion der
Dehnungswerte. Der maximale Dehnungswert fiir das ALIF-Implantat betrdgt 2,75 %. Fiir die
PLIF-Implantate sowie das TLIF-Implantat betragen die maximalen Dehnungswerte 7 % und
4,3 %.

Die geometrische Optimierung der Implantate an die patientenspezifische Struktur der
Wirbeldeckfliache besitzt einen positiven Einfluss auf die resultierenden Spannungen sowie die
Dehnungen innerhalb des kndchernen Kontaktbereiches. Auf Grund der Anpassungen werden
kritische Spannungen minimiert, wodurch das Risiko von Frakturen oder der Lockerung des
Implantats verringert werden. Zudem ermoglicht der homogenere Kontakt eine bessere
Integration des Implantats in das Knochengewebe.

Die Beanspruchung der Wirbeldeckfldche weist bei Betrachtung der vier Hauptbewegungen
der lumbosakralen Wirbelsdule deutliche Verdnderungen der Druckverteilung im direkten
Vergleich zu der zuvor betrachteten idealisierten Kompressionsbelastung auf. Diese
Abweichungen sind durch die Betrachtung innerhalb der gesamten Funktionseinheit zu
erkldren, wohingegen zuvor lediglich das Implantat und der inferiore Wirbel L4 betrachtet
werden. Zusdtzlich rufen die richtungsabhingigen Verformungen wihrend der
Hauptbewegungen einseitige Erhohungen der Deckflachenbeanspruchung hervor. Dadurch
entsteht eine weniger homogene Verteilung der Beanspruchung im Kontaktbereich zu den
Implantaten.

Wenngleich diese Implantate initial eine ideale Passform im Wirbelzwischenraum besitzen,
fiihrt das benodtigte Ubermal zu einer Expansion des Wirbelzwischenraums. Bei vorheriger
Fixierung der Pedikelschrauben am Stab bewirkt diese starre Verbindungsstelle eine Drehachse
fiir den superioren Wirbel L5 wihrend der Implantation. Das mit UbermaB behaftete Implantat
spreizt wahrend des Einfiihrens den Wirbelzwischenraum, auf Grund der erzeugten Drehachse
am posterior befindlichen Stab, mit einem Offnungswinkel, bei dem der anteriore Bereich des
Wirbelzwischenraums  stidrker gespreizt wird als der posteriore. Das verwendete
Implantationsverfahren kann somit zusétzlich die Spannungserh6hung an den
Wirbeldeckflichen fordern. Die Implantatvorspannung kann wahlweise entsprechend der
Priferenz des Mediziners vor der Instrumentierung des Implantats oder alternativ im Anschluss
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an die Implantation erzeugt werden [MMSI18]. Abbildung 4.28 stellt schematisch die
Erzeugung der Vorspannung des Implantats dar.

Instrumentiertes Wirbelsegment ohne Verschiebung des Wirbels L4 zur Erzeugung
Kompression des Wirbelzwischenraums der Kompression des Wirbelzwischenraums

Abbildung 4.28: Implantationsverfahren zur Erzeugung geeigneter Vorspannung des Implantats

Im ersten Schritt der Implantation wird der Wirbelzwischenraum unter Zuhilfenahme eines
provisorischen Expanders freigelegt. Die Distraktion ermoglicht die Wiederherstellung des
geforderten Abstandes der Fusionspartner. Zudem wird wéhrend der Diskektomie ein Kollaps
des Zwischenwirbelraums effektiv verhindert, was eine erleichterte Platzierung von
groBvolumigen Implantaten ermdglicht. Der Expander wird im Anschluss an die erfolgreiche
Implantation durch einen permanenten Stab ersetzt. Die Stéibe werden so eingebracht, dass sie
minimal lber die Kopfe der Pedikelschrauben hinausragen. Durch gezielte manuelle
Krafteinwirkung werden die kaudalen und kranialen Pedikelschrauben einander angendhert, um
die gewliinschte Kompression des Implantats zu realisieren. Zur Bemessung der Kompression
wird der zunehmende Uberstand der Stiibe iiber die Kopfe der Pedikelschrauben genutzt
[Tum21, MMS18]. Hervorgerufen durch die induzierte Kompression erfahren die
Kontaktbereiche zwischen den Implantaten und der Wirbeldeckfliche eine Anderung. In
dorsaler Richtung steigen die Beanspruchungen im Kontaktbereich, wohingegen im anterioren
Bereich der Wirbeldeckfliche eine Reduktion der Beanspruchungen resultiert. Dieses
Verhalten wird in Abbildung 4.29 grafisch dargestellt. Im Detail wird die Spannungsverteilung
der Wirbeldeckflache des Wirbels L5 der lumbosakralen Wirbelsdule betrachtet, die mit dem
ALIF-Verfahren instrumentiert ist. Die in Abbildung 4.29 betrachtete Bewegungsrichtung ist
die Flexion. Abbildung 4.29 a) bildet das Beanspruchungsbild des herkdmmlichen Implantats
ab, bei dem lediglich punktuelle Kontaktbereiche vorliegen. Der Kontaktbereich des
optimierten Implantats ist in Abbildung 4.29 b) dargestellt. Im direkten Vergleich ist ein
homogeneres Beanspruchungsbild erkennbar als bei dem herkdmmlichen Implantat. Dennoch
wird deutlich, dass die Homogenitit im Kontaktbereich des zuvor untersuchten idealisierten
Modells der Kompression nicht erreicht werden kann. Die reduzierte Homogenitét resultiert auf
Grund der Nachbildung des zuvor beschriebenen Implantationsverfahrens in Kombination mit
der Belastung durch die Flexionsbewegung. Diese hat auf Grund der hohen Steifigkeit der Stdbe
jedoch nur einen geringen Einfluss auf die Beanspruchung des Kontaktbereichs.
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Um die Potentiale der optimierten Implantate vollstindig auszuschdpfen, ist eine Anpassung
der Operationsreihenfolge erforderlich. Die patientenspezifisch angepasste geometrische
Gestaltung der Implantate ermoglicht eine préizise Rekonstruktion der physiologisch korrekten
Ausrichtung der lumbosakralen Wirbelsdule. Um einen idealen Sitz im Wirbelzwischenraum
zu gewdbhrleisten, werden die zwischen den Pedikelschrauben positionierten Stéibe zunéchst
ausschlieBlich in den kaudalen Schraubenkopfen fixiert und die kranialen Schraubenkopfe
dienen den Stében lediglich als Fiihrung. Dies erlaubt die Expansion in kranialer Richtung des
Wirbelzwischenraums wéhrend der Implantation. Auf Grund des Implantatiibermafles findet
eine Verschiebung entlang der axialen Richtung der Stébe, gefiihrt durch die kranialen
Schraubenkopfe, statt. Durch die Eliminierung der Drehachse, die auf Grund vorzeitiger
Fixierung der kranialen Schrauben entsteht, findet eine gleichméBigere Spreizung des
Wirbelzwischenraums im anterioren sowie im posterioren Bereich statt. Im Anschluss an die
erfolgreiche Implantation werden die kranialen Schrauben fixiert, um die finale Position der
Wirbel L4 und L5 =zueinander zu erhalten. Diese Vorgehensweise filihrt zu einer

gleichméafBigeren Spannungsverteilung in den Wirbeldeckfldchen, wie die Gegeniiberstellung
in Abbildung 4.29 c¢) veranschaulicht.
a) b) C)
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Abbildung 4.29: Kontaktdruck CPRESS der superioren Wirbeldeckfldche des Wirbels L5
a) Beanspruchung durch ein herkommliches ALIF-Implantat
b) Beanspruchung durch ein deckflichenoptimiertes ALIF-Implantat
c¢) Beanspruchung durch ein deckflichenoptimiertes ALIF-Implantat mit
gedndertem Operationsverfahren

Zusétzlich wird die Hohe der Beanspruchung reduziert und homogenisiert. Fiir das in
Abbildung 4.29 betrachtete Implantationsverfahren kann eine signifikante Reduktion des
Kontaktdrucks festgestellt werden. Wihrend bei dem herkdmmlichen Implantat eine Spannung
von 662 MPa ermittelt wird, die zum Versagen der Wirbeldeckflachen fiihrt, sinkt dieser Wert
auf Grund der optimierten Implantatgeometrie auf 109 MPa. Die zusitzliche Anpassung des
Operationsverfahrens fiihrt zu einer weiteren Absenkung des Kontaktdrucks auf 16 MPa. Diese
deutliche Reduktion des Kontaktdrucks minimiert das Risiko einer Kompressionsfraktur auch
bei osteoporotischen Wirbeln.



102 Anwendungsbeispiele des FE-Modells

CPRESS

“

SO LS Ly

“

O—RWUAR 0O — N

Abbildung 4.30: Kontaktdruck CPRESS des PLIF- und des TLIF-Verfahrens bei unter-
schiedlichen Randbedingungen. V.l.n.r dargestellt sind jeweils der
Kontaktdruck bei einem herkommlichen Implantat, bei einem Implantat mit
optimierter Deckfldche und ein optimiertes Implantat mit gednderten
Operationsverfahren
a) Deckflachenbeanspruchungen des Wirbels LS mit dem PLIF-Verfahren
b) Deckflachenbeanspruchungen des Wirbels L5 mit dem TLIF-Verfahren

Das Verhalten der Wirbeldeckfldchen bei lumbosakralen Wirbelsdulen, die mit Hilfe des PLIF-
und des TLIF-Verfahrens instrumentiert werden, ist analog zu den zuvor analysierten
Ergebnissen des ALIF-Verfahrens. Die Resultate sind in Abbildung 4.30 grafisch dargestellt.
Beim PLIF-Verfahren erfahrt der Kontaktdruck der Deckfldche zunéchst eine Reduktion von
354 MPa auf 343 MPa. Die zusétzliche Optimierung des Operationsablaufs reduziert die Hohe
des Kontaktdrucks auf 54 MPa. Fiir das TLIF-Verfahren betrdgt der Kontaktdruck initial
287 MPa und wird auf 140 MPa auf Grund der angepassten Implantatgeometrie reduziert.
Durch die Anpassung des verwendeten Operationsverfahrens findet eine weitere Reduktion auf
72 MPa statt.
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Die Untersuchungen verdeutlichen die Bedeutung des Kontaktbereichs zwischen Implantaten
und Wirbelkorpern als kritischen Faktor fiir die Reduktion von Beanspruchungen und
Spannungsspitzen in der lumbosakralen Wirbelsdule. Insbesondere die geometrische
Anpassung der Implantate an die individuellen Strukturen der Wirbeldeckfldchen zeigt eine
signifikante Verbesserung der Spannungsverteilung. Die Homogenisierung der Spannungen im
Kontaktbereich wird durch die geometrische Anpassung der Implantate an die physiologische
Struktur der Wirbeldeckflachen erreicht. Der nahezu vollflachige Kontaktbereich zwischen
Implantat und Wirbeldeckfldche resultiert in einer Absenkung der Beanspruchungen. Dies
verbessert die Langzeitstabilitdt der Implantate, minimiert das Risiko von Frakturen und fordert
die Integration in das umliegende Knochengewebe. Die Erkenntnisse liefern wichtige Impulse
fiir die Entwicklung patientenspezifischer Implantate und konnen die Behandlungsergebnisse
insbesondere bei osteoporotischen Patienten nachhaltig verbessern.
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S AUFBAU ZUR EXPERIMENTELLEN UNTERSUCHUNG DER
LUMBALEN WIRBELSAULE

Zur Validierung der numerisch ermittelten Ergebnisse flir die lumbale Wirbelsdule ist es
relevant, entsprechende experimentelle Untersuchungen durchzufiihren. Fiir die Durchfiihrung
dieser Untersuchungen wird ein geeigneter Versuchsaufbau benétigt. Mit stetig steigender
Anzahl an Neuentwicklungen von Implantaten fiir die Instrumentierung der Wirbelsdule nimmt
der Bedarf an biomechanischer Evaluation der Hilfsmittel zu. Bereits 1994 formulierten
Wilke et al. [WCS+94] Anforderungen an einen universellen Versuchsautbau zur in vitro
Belastung der Wirbelsdule mit einem quasistatischen Moment. Die nachfolgende Tabelle 5.1
beinhaltet die gestellten Anforderungen.

Tabelle 5.1: Anforderungen an einen universellen Versuchsaufbau zur in vifro Untersuchung
der menschlichen Wirbelsaule nach Wilke et al. [WCS+94, WWC+98]

Anforderung  Beschreibung

Mono- sowie polysegmentale Proben der gesamten Wirbelsdulen sollen fixiert und

L gepriift werden kdnnen.

2. Die Proben miissen in den sechs Freiheitsgraden frei beweglich sein.

Kompression, Expansion, Scherung, Flexion und Extension sowie laterale Flexion
und axiale Rotation sollen unabhéngig voneinander abgebildet werden kénnen.

Alle Kombinationen der sechs zuvor genannten Belastungsfille sollen abgebildet

4. werden konnen.
5. Die Belastung soll kontinuierlich oder schrittweise erfolgen.
6 Zur Nachbildung des vollstandigen Bewegungsumfanges sollen die Belastungen in

positiver sowie negativer Richtung aufgebracht werden konnen.

Unter Beriicksichtigung der von Wilke et al. [WCS+98] gestellten Anforderungen wird eine
Priifvorrichtung konstruktiv ausgearbeitet, mit der Wirbelsdulensegmente experimentell
getestet werden konnen. In Abbildung 5.1 ist der gesamte Aufbau der Priifvorrichtung
dargestellt. Die Grundstruktur der Priifvorrichtung bildet die zentrale Séule, die auf einer
Grundplatte montiert ist [Bar21]. Die Grundplatte dient der Montage in einer Priifmaschine. An
der zentralen Sdule sind weitere Unterbaugruppen montiert. Dazu gehort ein Ausleger, an dem
ein Kreuzgelenk angebracht ist, welches eine obere Harzwanne zur Fixierung des kranialen
Wirbels lagert. Fiir den kaudalen Wirbel ist eine untere Harzwanne auf der Lagereinheit
montiert. Des Weiteren ist ein Gegengewicht auf der gegeniiberliegenden Seite des Auslegers,
an dem sich die obere Harzwanne befindet, angebracht. Das Gewicht der zuvor genannten
Unterbaugruppen wird mit Hilfe dieses Gegengewichts ausgeglichen. Zur linearen Fiihrung
sind das Gegengewicht sowie der Ausleger jeweils auf einen mit Gleitlagern versehenen
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Schlitten montiert, der auf dafiir vorgesehenen Profilen verfahren kann. Der Ausleger und das
gegeniiberliegende Gegengewicht sind mit einem Drahtseil verbunden, welches durch
Umlenkrollen an der Oberseite der Sdule gefiihrt wird.

Das am Ausleger befindliche Kreuzgelenk besteht aus zwei miteinander gekoppelten Wellen,
die durch Gleitlager gefiihrt sind und lineare Verschiebungen entlang der X- und Z-Achse sowie
Rotationsbewegungen um diese Achsen ermdglichen. Der maximal mdgliche Neigungswinkel
um die X- und die Z-Achse betrigt jeweils £20°. Entlang der X-Achse betrdgt der
translatorische Bewegungsumfang +50 mm. Die Z-Achse ermoglicht eine Bewegung um
+15 mm. Auf Grund der Bekanntheit der eingeleiteten Kraft ist es moglich das Gegengewicht
(vergleiche Abbildung 5.1) in entsprechender Hohe der eingeleiteten Kraft anzupassen, um ein
Kriftepaar zu erzeugen. Durch dieses Vorgehen und die rotatorischen und translatorischen
Freiheitsgrade des Aufbaus der Priifvorrichtung ist gewédhrleistet, dass die eingeleitete Kraft ein
reines Moment hervorruft, welches unabhéngig von der Winkeldnderung der lumbosakralen
Wirbelséule eine gleichbleibende Hohe aufweist.

Das zu priifende Wirbelsdulensegment wird in zwei Harzwannen fixiert. In der Priifvorrichtung
sind diese Harzwannen senkrecht iibereinander angeordnet. Der kraniale Teil des
Wirbelsdulensegments wird in der dafiir vorgesehenen Harzwanne am Kreuzgelenk fixiert. Der
inferiore Teil des Segments wird in einer Harzwanne fixiert, die auf einer Lagereinheit montiert
ist. Dieses Lager realisiert einen weiteren rotatorischen Freiheitsgrad um die Longitudinalachse
des Wirbelsdulensegments. Zur Positionierung und Fixierung der Wirbel werden diese mit
Epoxidharz in den entsprechenden Harzwannen eingegossen. Der Aufbau aus Sdule, Ausleger,
Kreuzgelenk, den Harzwannen und dem Gegengewicht ermdglicht eine lastfreie Positionierung
des zu priifenden Wirbelsdulensegments.

In der orthopddischen Forschung spielen Leichenpriparate der Wirbelsdule seit langem eine
zentrale Rolle, da sie zahlreiche Vorteile bieten. lhre Nutzung ist jedoch mit mehreren
Herausforderungen verbunden. Zu den Hauptfaktoren zdhlen die hohen Kosten, die
eingeschrinkte Verfligbarkeit, die Erfordernisse einer geeigneten Konservierung sowie die
variierende Qualitdt der Proben. Dariliber hinaus sind Leichenprédparate hdufig von dlteren
Individuen, deren Knochenbeschaffenheit nicht immer reprasentativ fiir die gesamte Population
ist [EGR+14].

Tabelle 5.2: Materialeigenschaften von PA6 und TPU-90 [Brul5, Bon24]

Material Zug-E-Modul - gt ehnung [%] R. [MPal] R [MPa]
[MPa]

PA6 1400 250 56 75

TPU-90 700 400 35

Die additive Fertigung bietet die Moglichkeit, kiinstliche Wirbel und Zwischenwirbelscheiben
der lumbosakralen Wirbelsdule basierend auf dreidimensionalen Modellen herzustellen, die
zuvor aus CT-Daten generiert werden. Sowohl die knochernen Strukturen als auch die
Zwischenwirbelscheiben ~werden mittels Selektivem Lasersintern (SLS), einem
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polymerbasierten Verfahren, gefertigt. Der SLS-Prozess nutzt einen pulverféormigen
Ausgangsstoff, der schichtweise durch die gezielte Energieecinwirkung eines Lasers lokal
aufgeschmolzen wird. Der schichtweise Aufbau des Bauteils erfolgt durch die wiederholte
Durchfiihrung der drei grundlegenden Prozessschritte: Auftragen der Pulverschicht
(Beschichten), selektives Verschmelzen mittels Laserstrahlung (Belichten) und Absenken der
Bauplattform fiir die darauffolgende Schicht [GKT16]. Die kndchernen Strukturen werden
unter Verwendung des Herstellverfahrens aus dem Polymer PA6 (Polyamid 6) hergestellt
[You23]. Die dazugehorigen Materialeigenschaften sind Tabelle 5.2 zu entnehmen.

Krafteinleitung/
Wegsteuerung

Gegengewicht

Kreuzgelenk

Harzwanne oben

Saule

Grundplatte

Harzwanne unten Y

t’
Lagereinheit

Abbildung 5.1:  Entwurf einer Priifvorrichtung fiir die lumbosakrale Wirbelséule

Zur Realisierung des elastischen Verhaltens der Zwischenwirbelscheiben wird ein Polyurethan
TPU-90A (Thermoplastisches Polyurethan mit einer Shore-Harte von 90A) verwendet, dessen
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Materialeigenschaften ebenfalls in Tabelle 5.2 aufgefiihrt sind [You23]. Umso hoher der Shore-
Harte Wert, desto grofler die Widerstandsfahigkeit gegen das Eindringen eines Priifkorpers.

In vivo Untersuchungen an menschlichen lumbosakralen Wirbelsdulensegmenten sind auf
Grund der zuvor beschriebenen Restriktionen und Komplikationen moglich, jedoch mit
erheblichem Aufwand verbunden. Auf Grund dessen wird die Untersuchung auf artifizielle
Wirbelsdulensegmente fokussiert. Die konstruktive Gestaltung des Priifaufbaus erlaubt dabei
spezifische Analysen der lumbosakralen Wirbelsdule, wobei auch die isolierte Betrachtung
einzelner Wirbel mdglich ist. Fiir die Untersuchung einzelner Wirbel ist zu beachten, dass die
superior befindliche Aufnahme zu entfernen ist. Alternativ konnen den Anforderungen an die
Untersuchung entsprechende Priifmittel montiert werden, wodurch beispielsweise die
Ermittlung der Druckbelastung im Kontaktbereich zwischen einem Implantat und dem Wirbel
ermoglicht wird. Dariliber hinaus konnen Funktionseinheiten der Wirbelsdule sowie die
lumbosakrale Wirbelsdule untersucht werden. Die in Abbildung 5.1 dargestellte
Priifvorrichtung ermdoglicht die Auswertung des erreichbaren Bewegungsumfangs. Die
Belastung der zu priifenden Segmente kann sowohl kraft- als auch weggesteuert durchgefiihrt
werden. Fiir weiterfithrende Studien kann die bestehende Priifvorrichtung zudem flexibel an
spezifische Anforderungen angepasst und erweitert werden.
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6 ZUSAMMENFASSUNG UND AUSBLICK

Der demographische Wandel und die steigende Lebenserwartung fithren zu einer zunehmenden
Anzahl von Patienten mit degenerativen Wirbelsdulenerkrankungen, die héufig mit
Riickenschmerzen einhergehen. Operative Eingriffe, insbesondere die Wirbelfusion, gelten als
Standardtherapie, wenn konservative Mallnahmen an ihre Grenzen stoflen. Der Erfolg solcher
Eingriffe hingt mafBgeblich von der biomechanischen Stabilitdt des Implantats sowie den
Operationsmethoden und den anatomischen und physiologischen Gegebenheiten der Patienten
ab.

In der orthopddischen Forschung haben Leichenpriparate der Wirbelsdule auf Grund ihrer
Relevanz lange Zeit eine zentrale Rolle gespielt. Thre Nutzung ist jedoch durch hohe Kosten,
eingeschrinkte Verfligbarkeit, Konservierungsanforderungen und die oft begrenzte
Reprisentativitit durch Proben dlterer Patienten eingeschrinkt. Die Biomechanik der
Wirbelséule spielt eine zentrale Rolle bei der Weiterentwicklung von Implantaten und
chirurgischen Verfahren. Insbesondere numerische Simulationsverfahren, wie die Finite-
Elemente-Methode, bieten eine wertvolle Moglichkeit, die mechanischen Eigenschaften der
Wirbelsdule zu analysieren und patientenspezifische Losungen zu entwickeln. Den
Fortschritten zum Trotz bestehen Herausforderungen, wie die korrekte Dimensionierung und
Platzierung von Implantaten sowie die Vermeidung von Komplikationen wie
Anschlussdegeneration oder Implantatlockerung. Auf Grund der zuvor beschriebenen
Problematik liegt in der vorliegenden Dissertation der Fokus auf der Entwicklung eines in silico
Modells der lumbosakralen Wirbelsdule, da dieses eine kostengiinstige Alternative zu in vitro
Untersuchungen darstellt. Ziel ist es, durch prizise Modellierung der Zwischenwirbelscheiben,
der Ligamente und der knochernen Strukturen biomechanisch relevante Ergebnisse generieren
zu konnen. Die Ergebnisse sollen zur Verbesserung von Implantaten und chirurgischen
Verfahren beitragen und die medizinische Entscheidungsfindung durch simulationsbasierte
Einblicke unterstiitzen.

Durch die Kombination von patientenspezifischen CT-Daten fiir die knochernen Strukturen und
Literaturwerten fiir die Weichteile ist ein numerisches Modell der lumbosakralen Wirbelsdule
erstellt worden. Fiir die Weiterverwendung als Basis zur Beantwortung von Forschungsfragen
ist das numerische Modell anhand bestehender und bereits validierter Modelle aus in vitro
sowie in silico Untersuchungen kalibriert und anschlieBend validiert worden. Dadurch wird die
Relevanz der erzeugten Ergebnisse fiir die Weiterverwendung sichergestellt.

Uber die zur Validierung betrachtete Flexion, Extension, linke axiale Rotation und rechte
laterale Flexion hinaus bietet das Modell der lumbosakralen Wirbelsdule mannigfaltige
Moglichkeiten zur Betrachtung weiterer klinisch relevanter Anwendungsfille. Es ist moglich
die komplexen Bewegungen, die auf Grund der Ausnutzung der physiologischen Moglichkeiten
der lumbosakralen Wirbelsdule entstehen, nachzubilden. Daraus resultieren verschiedenartige
Kombination der Hauptbewegungen. Es kann gezeigt werden, dass hohere Beanspruchungen
durch die Kombination von Bewegungen innerhalb der Zwischenwirbelscheibe auftreten. Auf
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Grund dessen ist die Beriicksichtigung dieser Lastfille zur realitdtsndheren Beurteilung des
biomechanischen Verhaltens sinnvoll.

Des Weiteren wird der Einfluss wirbelfusionierender Implantate auf die biomechanischen
Eigenschaften der lumbosakralen Wirbelsdule untersucht. Die Ergebnisse legen dar, dass
sowohl der Implantattyp als auch dessen Positionierung innerhalb des Wirbelzwischenraums
entscheidenden Einfluss auf die Beanspruchungen der umliegenden Strukturen besitzen.
Dariiber hinaus ergibt die Untersuchung, dass Implantate mit einem potenziell groBeren
Kontaktbereich nicht zwangsldufig zu einer geringeren Beanspruchung fiihren und vielmehr
punktuelle Beanspruchungen der Wirbeldeckflachen zu erwarten sind. Im Gegensatz zu den
Implantaten zeigt das Schraube-Stab-System nur geringe Veridnderungen der Beanspruchungen
bei variierender Positionierung. Die Instrumentierung der Wirbelsdule fiihrt typischerweise zu
einer erhohten Beanspruchung in den angrenzenden Segmenten. Die durchgefiihrten
numerischen Analysen ergeben jedoch, dass diese Beanspruchungssteigerung vorwiegend
auftritt, wenn der Patient zur Erzeugung der Hauptbewegungen eine hohere Kraft wie bei einer
gesunden lumbosakralen Wirbelsdule aufwendet. Der Erhalt des Bewegungsumfangs einer
intakten lumbosakralen Wirbelsdule kann zu einer erhohten Beanspruchung bis hin zur
Uberbeanspruchung der betroffenen Segmente fiihren, wodurch das Risiko fiir zukiinftige
Bandscheibenprolapse prognostiziert werden kann.

Die Analyse osteoporotischer Wirbel und deren Wechselwirkung mit einer Instrumentierung
durch Implantate sowie einem Schraube-Stab-System hat die Relevanz verdeutlicht, diese Art
der numerischen Betrachtung als praoperatives Instrument zur patientenspezifischen Planung
eines Eingriffs zu nutzen. Zuséatzlich konnen aus den Erkenntnissen Anforderungen an eine
Implantatoptimierung gestellt werden. Ein wesentlicher, vor Allem fiir Osteoporosepatienten
kritischer Faktor ist die punktuelle Beanspruchung der Wirbeldeckfldche. Die Anpassung der
Implantatgeometrie an die Geometrie der Kontaktflache des angrenzenden Wirbels fiihrt zu
einer Reduktion und einer Homogenisierung der Beanspruchungen, wodurch das Risiko einer
Uberlastungsfraktur herabgesetzt werden kann.

Abschlieend ist eine Priifvorrichtung entwickelt und konstruiert worden, die eine
experimentelle Validierung der numerischen Ergebnisse ermdglicht. Diese Vorrichtung erlaubt
sowohl kraft- als auch weggesteuerte Untersuchungen der Range of Motion der lumbosakralen
Wirbelsdaule.  Durch  eine  Erweiterung des  Priifaufbaus  konnen  zusitzlich
Kontaktbeanspruchungen der Implantate untersucht werden. Anpassungen der Vorrichtung
sind je nach spezifischen Forschungsanforderungen moglich, wodurch der experimentelle
Anwendungsbereich beliebig erweitert werden kann. Dariiber hinaus bietet die Vorrichtung die
Moglichkeit, Ersatzmodelle der lumbosakralen Wirbelsdule aus alternativen Materialien zu
entwickeln, um den langfristigen Einsatz von Leichenpréiparaten zu reduzieren. Das numerische
Modell der lumbosakralen Wirbelsdule kann tiber die durchgefiihrten Analysen hinaus fiir eine
Vielzahl weiterfilhrender Untersuchungen eingesetzt werden. Die Addition der
Kompressionskraft wihrend der Hauptbewegungen wird die Ergebnisgenauigkeit erhéhen
konnen. Dariiber hinaus sind beispielweise die detaillierte Modellierung der
Zwischenwirbelscheiben oder die Prazisierung der Materialmodelle moglich, die ebenfalls zu
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realitidtsndheren Ergebnissen fiihren konnen. Zudem ist dadurch auch die detailliertere
Betrachtung relevanter Teilbereiche moglich.

Die entwickelten numerischen und experimentellen Ansédtze bieten eine realititsnahe
Grundlage zur Optimierung von Implantaten und chirurgischen Verfahren, um die
biomechanische Stabilitdt und patientenspezifische Therapieplanung zu verbessern. Sie tragen
somit  mafgeblich  zur  Weiterentwicklung  der  Behandlung  degenerativer
Wirbelsdulenerkrankungen bei.
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