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Zusammenfassung

Degenerative Verdnderungen der Wirbelsédule sowie Riickenschmerzen kénnen als
Volkskrankheit betrachtet werden. Ein falsches Belasten der lumbalen Riicken-
strukturen wird haufig als einer der Faktoren angesehen, die degenerative Pro-
zesse beschleunigen konnen, was zu Riickenschmerzen fiihrt. Eine degenerative
Verédnderung kann bspw. das Auftreten einer Spinalkanalstenose in Folge von
Wirbelgleiten sein. Die chirurgische Behandlung der Spinalstenose konzentriert
sich hauptséchlich auf die Dekompression des Spinalkanals mit oder ohne zusétz-
liche Fusion mittels dorsaler Spondylodese. Dabei gibt es unterschiedliche Mei-
nungen dartiiber, ob eine Fusion zusammen mit der Dekompression einen poten-
ziellen Nutzen fiir Patienten hat oder eine Uberbehandlung darstellt. Konventio-
nelle Therapien als auch chirurgische Methoden zielen darauf ab, eine “gesunde”
(oder zumindest schmerzfreie) Lastverteilung wiederherzustellen. Dementgegen
ist iiberraschend wenig tiber die interindividuelle Variabilitat der Lastverteilung
in “gesunden” Lendenwirbelsdulen bekannt. Da medizinische Bildgebungen keine
Informationen iiber innere Kréfte liefern, konnte die Computersimulation indivi-
dueller Patienten ein Instrument sein, um eine Reihe neuer Entscheidungskriterien
fiir diese Félle zu gewinnen. Der Vorteil liegt dabei in der Berechnung der inneren
Belastungsverteilung, was zum Beispiel in in-vivo Untersuchungen nicht moglich
ist, da Messungen der inneren Krafte am lebenden Menschen ethisch sowie teil-
weise auch technisch nicht umsetzbar sind. In der vorliegenden Forschungsarbeit
wurde der vorwartsdynamische Ansatz zu Berechnung der Belastungsverteilung in
Mehrkorper-Modellen von individuellen Lendenwirbelsaulen verwendet. Die Ar-
beit gliedert sich dabei in drei Teile: (I) Zum einen wird die Belastungsverteilung
in Abhéngigkeit der individuellen Kriimmung der Lendenwirbelsiaule quantifiziert.
(IT) Des Weiteren werden Konfidenzbereiche des zeitlichen Verlaufs von Drehzen-
tren bestimmt, mit welchen das Bewegungsverhalten von gesunden Lendenwir-
belsaulen beschrieben werden kann. (III) Drittens werden die Auswirkungen von
Dekompressionsoperationen auf die Belastungsverteilung von Lendenwirbelsaulen

bestimmt.



Summary

Degenerative changes in the spine as well as back pain can be considered a com-
mon ailment. Incorrect loading of the lumbar spine structures is often considered
as one of the factors that can accelerate degenerative processes, leading to back
pain. For example, a degenerative change could be the occurrence of spinal steno-
sis following spondylolisthesis. Surgical treatment of spinal stenosis mainly focu-
ses on decompressing the spinal canal with or without additional fusion through
dorsal spondylodesis. There are differing opinions on whether fusion along with
decompression provides potential benefits to patients or represents an overtreat-
ment. Both conventional therapies and surgical methods aim to restore a “heal-
thy” (or at least pain-free) distribution of load. Surprisingly little is known about
the interindividual variability of load distribution in “healthy” lumbar spines.
Since medical imaging does not provide information on internal forces, computer
simulation of individual patients could be a tool to gain a set of new decision
criteria for these cases. The advantage lies in calculating the internal load distri-
bution, which is not feasible in in-vivo studies, as measurements of internal forces
in living subjects are ethically and partially technically unfeasible. In the present
research, the forward dynamic approach is used to calculate load distribution in
multi-body models of individual lumbar spines. The work is structured into three
parts: (I) Load distribution is quantified depending on the individual curvature
of the lumbar spine. (II) Confidence intervals of the instantaneous center of rota-
tion over time are determined, with which the motion behavior of healthy lumbar
spines can be described. (III) Lastly, the effects of decompression surgeries on the

load distribution of lumbar spines are determined.
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Glossar

in-vitro: “im Glas” durchgefiihrter Versuch. Hierunter werden Experimente mit

Sektionsgut verstanden.

Cobb-Winkel: dient als Maf fiir die Kriimmung der Wirbelséule in der Frontal-
und Sagittalebene und wird oft bei der Diagnose von skoliotischen Wirbelsédulen

eingesetzt.
iatrogen: bedeutet arztlich verursacht.
intraspinal: Ortsbezeichnung in der Anatomie, im Wirbelkanal liegend.

medial: Richtungsbezeichnung in der, zur Kérpermitte hin oder in der Kérper-

mitte gelegen.

AMIRA: Software zur Verwaltung und Verarbeitung sowie zur Segmentierung

von DICOM-Daten
anterior: Richtungsbezeichung in der Anatomie, vorne oder weiter vorne gelegen.

DICOM: ist ein Dateiformat zur Speicherung und zum Austausch von medizi-

nischen Bilddaten.
dorsal: Richtungsbezeichung in der Anatomie, zum Riicken hin.

Elektromyografie(EMG)-Messung: ist Verfahren zur Bestimmung der Akti-

vitat der Muskulatur.

ex-vivo: bedeutet “aus dem Lebenden”. Dieser Begriff wird in der Biomecha-
nik synonym zu dem Begriff in-vitro verwendet und bezeichnet daher ebenfalls

Experimente mit Kadavern oder Sektionsgut.
inferior: Richtungsbezeichung in der Anatomie, unten oder weiter unten gelegen.

in-silico: theoretische Forschungsmethoden die mit Hilfe des Computers und

Modellen durchgefiithrt werden.
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in-vivo: sind Versuche am lebenden Menschen. In der Biomechanik werden hier-

unter Messungen der Kinematik und Dynamik verstanden.
kaudal: Richtungsbezeichung in der Anatomie, steilwérts.
kranial: Richtungsbezeichung in der Anatomie, kopfwéarts.

lateral: Richtungsbezeichung in der Anatomie, von der Kérpermitte abgewandt

oder auch seitlich.

Motion-Capture-Systeme: ist ein Messverfahren zur Bestimmung der Kine-
matik mithilfe von reflektierenden Markern, welche am menschlichen Korper an-

gebracht werden und mithilfe von Kameras aufgezeichnet werden.

physiologische Bewegungen: werden in der folgenden Arbeit als symptomfreie,

“gesunde” Bewegungen definiert.

posterior: Richtungsbezeichung in der Anatomie, hinten oder weiter hinten ge-

legen.
SIMPACK: Software zum Erstellen und Simulieren von MKS-Modellen
superior: Richtungsbezeichung in der Anatomie, oben oder weiter oben glegen.

ventral: Richtungsbezeichung in der Anatomie, bauchseitig oder zum Bauch hin.

xvii



1| Einleitung

Die Wirbelsaule ist ein hoch mobiles Geriist, welches aufgrund seiner Form den
aufrechten Gang erméglicht, dariiber hinaus alle Strukturen bestmoglich schiitzt,
Kréfte von oben nach unten dampft und den Kopf tragt (Aumdiiller et al., 2017,
S. 2471f.). Es kann also gesagt werden, dass die Wirbelsdule ein zentrales “Organ”
im menschlichen Korper ist und fundamentale Aufgaben hat. Aufgrund dieser
wichtigen Aufgaben und zentralen Rolle ist es offensichtlich, dass die Wirbelsaule
taglich hohen Belastungen ausgesetzt ist. Folglich iiberrascht es nicht, dass die
Wirbelséule in allen Altersklassen vergleichsweise oft von Schmerzen betroffen ist
(von der Lippe et al., 2021). Eine Studie des wissenschaftlichen Instituts der AOK
im Jahr 2022 hat gezeigt, dass mit einem Anteil von 16,4% Riickenschmerzen der
haufigste Grund fiir die Verordnung von physiotherapeutischen Behandlungen
ist (Waltersbacher, 2024, Tab. 8). Dementsprechend ist es nicht verwunderlich,
dass es zahlreiche Studien iiber die Prévalenz von Riickenschmerzen sowie deren
Auswirkungen auf das tégliche Leben gibt. Die Ergebnisse der groflangelegten
Gesundheitsstudie NAKO von Schmidt et al. (2020) fithren auf, dass 22,5% al-
ler Befragten jemals Riickenschmerzen fiir mindestens drei Monate hatten, wobei
der Anteil der Frauen mit 25,3% tiber dem der Ménner (19,7%) liegt (Schmidt
et al., 2020, Tab. 2). Mit steigendem Alter nimmt der prozentuale Anteil der
arztlich dokumentierten Betroffenen von Riickenschmerzen in einer Alterskohor-
te deutlich zu. In der Altersgruppe der 75-79-Jahrigen sind nach den Ergebnis-
sen von Schiissel et al. (2023) ca. 50% von Riickenschmerzen betroffen (Schissel
et al., 2023, Abb. 1). Dementgegen zeigt die Krankheitslast-Studie BURDEN des
Robert-Koch-Instituts (RKI) keinen Unterschied in der prozentualen Verteilung
von Riickenbeschwerden je Altersklasse. In diesen Ergebnissen liefert die Alter-
sklasse tiber 70 Jahre die geringsten Anteile an Riickenschmerzpatienten (von
der Lippe et al., 2021, Abb. 2). Daraus ldsst sich folgern, dass Riickenschmerzen
in den jiingeren Alterskohorten bestehen, jedoch nicht immer von einem Arzt
diagnostiziert werden. Dabei kann es zahlreiche Griinde fiir Riickenschmerzen ge-
ben, dazu zdhlen Frakturen, Bandscheibenvorfille, degenerative Veranderungen,

Infektionen, Tumore, Osteoporose, Wirbelgleiten (Spondylolisthese) aber auch



unspezifische Griinde (Schissel et al., 2023; Fritsch, 2003; von der Lippe et al.,
2021). Im Jahr 2015 wurden téglich durchschnittlich 2115 Operationen an der
Wirbelsdule durchgefiithrt (Volbracht et al., 2017). Zusammenfassend kann fest-
gehalten werden, dass die Pravalenz von Riickenschmerzen und die daraus ver-
mutlich resultierenden Einschrinkungen fiir das tégliche Leben einen erheblichen
Forschungsbedarf aufzeigen. Richtlinien, wie sie von der Weltgesundheitsorga-
nisation (WHO) im Umgang mit chronischen Riickenschmerzen (WHO, 2023)
formuliert wurden, sind nur auf einer breiten wissenschaftlichen Basis moglich,
wie sie Adams et al. (2013) in ihrem Buch “the biomechancis of back pain” zu-
sammenfassend vorstellen. Es gibt viele verschiedene Ansétze zur Forschung im
Bereich der Biomechanik der Wirbelsaule. Klassische Ansétze wie in-vitro Unter-
suchungen haben erste Erkenntnisse aus Sektionsgut geliefert, wie bspw. die Stei-
figkeit der stabilisierenden Ligamente (Chazal et al., 1985; Nachemson and Evans,
1968; Panjabi et al., 1982), den Bewegungsumfang (engl. range of motion, ROM)
der Lendenwirbelsiule (Heuer et al., 2007; Panjabi et al., 1989), die Belastun-
gen der Zwischenwirbelscheiben unter einer definierten Belastung (Wilke et al.,
1996) oder auch die Stabilitat der Lendenwirbelséule in Abhangigkeit der Mus-
kulatur (Wilke et al., 1995). Daneben gibt es medizinische Beobachtungsstudien,
wie die retrospektive Datenanalyse, um so z.B. Zusammenhédnge von Riicken-
schmerzen und korperlichen Aktivitdten zu ermitteln (Alzahrani et al., 2019).
Weitergehend wurden zahlreiche in-vivo Studien durchgefiihrt, bei welchen unter
der Verwendung von geeigneten Messsystemen die menschliche Kinematik, Bo-
denreaktionskrifte oder Muskelaktivitéten erfasst werden (Wank, 2021, S. 80ff.).
Neben vergleichsweise einfachen motion capture Analysen gibt es komplexe bipla-
nare Rontgen-Systeme, die in der Lage sind, Filme der Wirbelsaule zu erstellen,
die eine hoch prézise Kinematik der einzelnen Wirbel liefern und so Aussagen
iiber das exakte Bewegungsverhalten jedes einzelnen Wirbels zulassen (Aiyangar
et al., 2014, 2015, 2017, 2023; Dombrowski et al., 2018; Wawrose et al., 2020).
Ein wesentlicher Nachteil dieser Anséatze liegt in der Beschrankung, keine inneren
Krafte und Drehmomente am lebenden Menschen messen zu konnen. In wenigen

Studien Polga et al. (2004); Wilke et al. (2001) wurde iiber einen Druckmesser



der intradiskale Druck in den Zwischenwirbelscheiben (ZWS) gemessen. Diese
in-vivo Untersuchungen zur Ermittlung von inneren Kréaften stellen jedoch eine
Seltenheit dar. Um den Nachteil der fehlenden Informationen von inneren Kraf-
ten und Drehmomenten auszugleichen, wird die Wirbelsaule modelliert. Das heifit
unter Verwendung der physikalischen Eigenschaften aller Bestandteile einer Wir-
belsaule oder eines Oberkorpers wird ein Computermodell erstellt. Hierbei wird
grundsatzlich zwischen dem Ansatz der Finite-Element-Modellierung (Dreischarf
et al., 2014; Gezelbash et al., 2016; Shirazi-Adl et al., 2002) und den Mehrkorper-
Simulationen (MKS) unterschieden (Bayoglu et al., 2017; Bruno et al., 2015;
Christophy et al.; 2012; Guo et al., 2021; Ignasiak et al., 2016; Lerchl et al., 2022;
Meszaros-Beller et al., 2023a; Senteler et al., 2015). Auf den Finite-Element An-
satz soll in dieser Arbeit nicht weiter eingegangen werden. Je nach Fragestellung
existieren zahlreiche MKS-Modelle, welche stetig weiterentwickelt und verbessert
werden. Zur Verwendung eines MKS-Modells zur Berechnung von inneren Kraf-
ten und Drehmomenten gibt es wiederum verschiedene Ansétze. Die Krafte und
Drehmomente kénnen zum einen fiir den statischen Zustand berechnet (Bruno
et al., 2017; Khoddam-Khorasani et al., 2020; Lerchl et al., 2022) werden und
zum zweiten in der Dynamik. Innerhalb des dynamischen Ansatzes lassen sich
erneut zwei Vorgehensweisen differenzieren, der vorwértsdynamische Ansatz und
der invers dynamische Ansatz. Stark vereinfacht formuliert, unterschieden sich
beide Methoden in der Wahl der Ausgangsdaten fiir die jeweilige Simulation. Bei
einer vorwartsdynamischen Simulation werden alle Kréfte oder, am Beispiel der
muskuloskelettalen Modelle, Muskelstimulationen oder -aktivitaten als Ausgangs-
groffen verwendet und mit Hilfe des Modells einschliellich aller damit verbunde-
nen physikalischen Einschrankungen die resultierende Kinematik berechnet. In
der inversen Dynamik wird im Gegensatz zur Vorwartsdynamik die gemessene
Kinematik eines Subjektes zusammen mit einem MKS-Modell verwendet, um
die fiir die Bewegung erforderlichen Kréfte und Drehmomente zu berechnen vgl.
(Galbusera and Wilke 2018, S. 260f.; Uchida and Delp 2020, S. 14f.). Beide Me-
thoden besitzen Vor- und Nachteile. Der inverse dynamische (Bassani et al., 2019;

Beaucage-Gauvreau et al., 2019; Byrne et al., 2020; Fregly et al., 2015; Han et al.,



2013; Molinaro et al., 2020; Senteler et al., 2018; Zander et al., 2016) sowie der
statische (Bruno et al., 2017; Khoddam-Khorasani et al., 2020; Lerchl et al., 2022)
Ansatz iberwiegen im Bereich der Wirbelsédulenbiomechanik jedoch stark, wohin-
gegen es nur vereinzelte Studien gibt, welche den vorwartsdynamischen Ansatz
verfolgen (Damm et al., 2020; Guo et al., 2021; Meszaros-Beller et al., 2023a; Morl
et al., 2020; Rupp et al., 2015). Demnach ergibt sich ein grofiler Forschungsbedarf
in der Entwicklung sowie Anwendung von MKS-Modellen und der Anwendung
von vorwartsdynamischen Simulationen. Die vorliegende Arbeit setzt an diesem
Punkt an.

Auf der Basis von zahlreichen Literaturdaten werden MKS-Modelle der Len-
denwirbelsdule (LWS) basierend auf individuellen CT-Daten entwickelt. Darauf
aufbauend werden drei Studien vorgestellt: (I) Es wird ein quantitativer Zusam-
menhang zwischen dem lumbalen Lordose Winkel (LL) und der Belastungsver-
teilung, (2) Konfidenzbereiche fir sogenannte momentane Drehzentren und (3)
die Auswirkungen von verschiedenen Operationsverfahren auf die Belastungsver-

teilung untersucht (vgl. Kap. 5, 6 und 7).



2| Anatomie der (Lenden-)Wirbelsaule

Im folgenden Kapitel wird zunachst die
grundlegende Anatomie der Wirbelsaule bzw.
die Anatomie der Lendenwirbelsdule zusam-
menfassend vorgestellt, da diese die Basis fiir
die Entwicklung von Mehr-Korper-Systemen
(MKS) der Lendenwirbelséule (LWS) darstel-
len. In diesem Zusammenhang werden die
grundsétzliche Morphologie der Wirbel, die
passiven und aktiven Strukturen einfithrend
dargelegt. Inwiefern diese Strukturen in der
Computermodellierung im Bereich der MKS
modelliert werden, wird in dem darauffolgen-
den Kapitel 3 erlautert. Die menschliche Wir-
belsdule bildet das zentrale Achsengertist des
Korpers und tragt die Masse des Rumpfes so-
wie des Kopfes. Sie reprasentiert etwa zwei
Finftel der Gesamtgrofie des Menschen, wo-
bei ein Viertel der Wirbelsaulenlange auf die
Zwischenwirbelscheiben (ZWS) entfillt. Ty-
pischerweise besteht die freie Wirbelsaule aus
24 beweglichen Einzelwirbeln und 23 Zwi-

schenwirbelscheiben. Zusétzlich existiert am
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und Steil3bein

Abb. 2.1: Einteilung der Wir-
belsdule in ihre finf Abschnitte
aus lateraler Perspektive: Halswir-
belsdule, Brustwirbelsdule, Lenden-
wirbelsdule, Kreuzbein und Steif}-
bein. Bildnachweis: Huch and Jiir-
gens (2015, S. 102).

unteren Ende ein unbeweglicher Teil, der aus acht bis zehn miteinander ver-

schmolzenen Wirbeln besteht. Die Wirbelsaule erfiillt vielfdltige Aufgaben, dar-

unter die Funktion als elastischer Doppel-S-Federmechanismus zur StoSddmpfung

sowie die Bildung einer schiitzenden Hiille fiir das Riickenmark (Waschke et al.,

2015, S. 117ff.). Die Wirbelséule gliedert sich in finf Bereiche: die Halswirbelsaule
(HWS), die Brustwirbelsdule (BWS), die Lendenwirbelsaule (LWS), das Kreuz-

bein (Os Sacrum, wird im Folgenden als Sacrum bzw. SA bezeichnet) und das

Steiflbein. Von oben nach unten betrachtet, bestehen sie aus sieben Halswirbeln,



zwoOlf Brustwirbeln, an denen die Rippen ansetzen, fiinf Lendenwirbeln, dem Sa-
crum, aus funf miteinander verwachsenen Kreuzbeinwirbeln und schliefflich dem
Steilbein, das ebenfalls aus vier bis fiunf miteinander verschmolzenen Wirbeln
besteht. Die Wirbel der verschiedenen Abschnitte weisen alle eine dhnliche Mor-
phologie auf, welche sich jedoch im Detail unterscheidet. Die Wirbel sind einzeln
beweglich und bilden eine Gliederkette, die beim erwachsenen Menschen eine
charakteristische Kriimmung aufweist (Rohen and Liitjen-Drecoll, 2006, S. 37f.).
Diese Kriitmmungen werden in Lordose und Kyphose unterschieden. Abbildung
2.1 zeigt die Wirbelsaule lateral und visualisiert die Einteilung in die zuvor be-
schriebenen finf Abschnitte (HWS, BWS, LWS, Sacrum und Steifibein) sowie die
charakteristischen Kriitmmungen in den entsprechenden Bereichen. Die Hals- und
Lendenwirbelsaule sind nach vorne konvex gekriimmt und werden als Lordose
bezeichnet, wahrend die Brustwirbelsdule sowie das Kreuz- und Steiflbein nach
vorne konkav gekriimmt sind, was als Kyphose bezeichnet wird. Die Gesamtheit
dieser Kriimmungen ergibt die Doppel-S-Form, die in der Sagittalebene erkennbar

ist (Waschke et al., 2015, S. 118).

2.1 Morphologie des Wirbels

Abbildung 2.2 veranschau-

fies licht den schematischen Auf-
Corpus artlcu_larls
superior . . .
vertebrae bau eines Wirbels und préa-
Pediculus Proc. sentiert die lateinischen Be-
arcus transversus
Arcus | vertebrae zeichnungen der individuel-
verte-
b .
rae Lamina Proc. len Bauelemente. Mit Aus-
arcus spinosus

Verkebrae Proc. articulafis nahme des ersten und zwei-

inferior

ten Halswirbels, die als At-
Abb. 2.2: Schematischer Aufbau eines Wirbels. Bild- ] _
nachweis: Schiinke et al. (2014, S. 106). las und Axis bekannt sind,

bleibt der grundlegende Aufbau und die Struktur aller Wirbel gleich. Dennoch
zeigen sich, abhangig vom Abschnitt der Wirbelséule, charakteristische Varia-

tionen in Form und Lage der Strukturen. Die Wirbel setzen sich grundsatzlich



aus dem Wirbelkorper (Corpus vertebrae), dem Wirbelbogen (Arcus vertebrae)
und den Wirbelbogenfortsitzen (Processi arcus vertebrae) zusammen (Waschke
et al., 2015, S. 119). Die Wirbelkérper tibertragen die Kréfte von kranial nach kau-
dal, folglich von Kopf, Hals, den oberen Extremititen und dem grofiten Teil des
Rumpfes iiber das Becken auf die Beine (Aumiiller et al., 2017, S. 250). Neben dem
Wirbelkorper und Wirbelbogen, gibt es insgesamt sieben Wirbelfortséatze. Darun-
ter zahlen die vier Gelenkfortsétze (Processus articularis superior und inferior in
2.2, welche auch als Facettengelenke bezeichnet werden. Die beiden Querfortsétze
(Proc. transversus in 2.2), welche sich jeweils nach rechts und links erstrecken.
Der letzte Fortsatz ist der Dornfortsatz (Proc. spinosus), dieser bildet das dorsale
Ende des Wirbels und lésst sich oftmals durch die Haut beim Menschen ertas-
ten. Die Fortsatze sowie auch die Wirbelkorper und auch die Wirbelbogen bilden
Ansatzpunkte fiir passive sowie fiir aktive Strukturen. Beispielsweise liegen die
ZWS auf den hyalinknorpeligen Deckplatten der Wirbelkérper auf und sind mit
der Epiphysis anularis verwachsen (Schiinke et al., 2014, S. 118f.).

2.2 Passive Strukturen

Nucleus pulposus

Abb. 2.3: Schematischer Aufbau einer Zwischenwirbelscheibe. Bildnachweis: Hoch-
schild (2014, S. 20).

Als passive Strukturen werden im menschlichen Korper Ligamente (Bénder),
Knorpel, Zwischenwirbelscheiben, etc. bezeichnet. Diese Strukturen iibertragen

passiv Krafte, indem sie gedehnt werden und aufgrund ihrer mechanischen Eigen-



schaften eine Gegenkraft erzeugen. Dementgegen wird die Muskulatur als aktive
Struktur bezeichnet, da diese sich unter Energieverbrauch verkiirzt und somit
Krafte wirken lésst, die die Ursache der resultierenden Bewegungen darstellen.
Im folgenden Kapitel werden einfiihrend die Zwischenwirbelscheibe, Ligamente
der LWS sowie die Facettengelenke beschrieben, da diese Bestandteil der in die-

ser Arbeit vorgestellten Modellierung sind.

Zwischenwirbelscheibe

Die menschliche Wirbelsdule besteht aus insgesamt 23 Zwischenwirbelscheiben
(Disci intervertebrales), die sich zwischen den Wirbelkérpern befinden. Da das
Sacrum ein verwachsener Knochen ist, fehlen dort Zwischenwirbelscheiben. Eben-
so sind keine Zwischenwirbelscheiben zwischen Schédel und Atlas (1. Halswirbel)
sowie Atlas und Axis (2. Halswirbel) vorhanden, da diese durch echte Gelenke
miteinander verbunden sind. Die Zwischenwirbelscheiben sind durch Kollagen-
fasern mit den knorpeligen Deck- und Grundplatten benachbarter Wirbel sowie
mit der knochernen Randleiste der einzelnen Wirbel verbunden. Die Dicke der
Zwischenwirbelscheiben nimmt von oben nach unten aufgrund zunehmender me-
chanischer Belastung zu. Bei erwachsenen Menschen machen diese etwa ein Viertel
der Gesamtlange der Wirbelsaule aus, wobei die Grofle der Zwischenwirbelschei-
ben tageszeitabhéngig variiert (Waschke et al., 2015, S. 120). Abbildung 2.3 zeigt
den Aufbau einer Zwischenwirbelscheibe. Diese besteht aus einem dufleren Fa-
serring (Anulus fibrosus) und einem zentralen Gallertkern (Nucleus pulposus)
(Schiinke et al., 2014, S. 116). Der Gallertkern grenzt lateral an die Faserringe
und superior sowie inferior an die Knorpelplatten der benachbarten Wirbel. Er
besteht hauptsachlich aus einer zéhfliissigen, viskosen Masse, ahnlich Zahnpas-
ta (Bogduk, 2000, S. 20). Der Gallertkern besteht aus einer Extrazelluldrmatrix
mit einem hohen Anteil an Proteoglykanen, die eine hohe Wasserbindungsféhig-
keit aufweisen (Waschke et al., 2015, S. 121). Aufgrund dieser Zusammensetzung
kann der Gallertkern als Wasserkissen betrachtet werden, das in der Lage ist,
Druck auf die Grund- und Deckplatten der Wirbel zu verteilen. Der Nucleus

pulposus kann bis zu 80-85% Wasser aufnehmen. Wasser ist unter Druck nicht



komprimierbar und verteilt die Kraft nach allen Seiten (Schiinke et al., 2014,
S. 117). Bei Druck von jeder Richtung dndert der Gallertkern seine Form und
verteilt den Druck in alle Richtungen. Die Zwischenwirbelscheibe dehnt sich bei
vertikalem Druck seitlich aus, wodurch sich die Faserringe ausdehnen. Aufgrund
der kreuzenden Struktur der Faserringe konnen diese der Ausdehnung standhal-
ten. Die Zwischenwirbelscheibe hat mehrere Funktionen, die in Abbildung 2.4
schematisch dargestellt sind. In Teilabbildung (a) wird die gleichméafige Druck-
verteilung auf die Deckplatten benachbarter Wirbelkorper gezeigt, wobei es zu
der bereits erlauterten Ausdehnung der Zwischenwirbelscheibe kommt. Teilabbil-
dung (b) zeigt, dass die Fasern des Anulus fibrosus die Bewegung eines Segments
(zwei Wirbel mit Zwischenwirbelscheibe) bei Kippbewegungen begrenzen. Auf-
grund nattirlicher Spannungen werden Bewegungen um die Sagittal- (Lateralfle-
xion) und Transversalachse (Ventralflexion/Dorsalextension) beschréankt. Zuletzt
wird in Teilabbildung (c) die eingeschrankte Rotation um die Longitudinalachse
dargestellt. Durch diese Funktionen wird der Aufbau der Zwischenwirbelscheibe,
sowohl des gallertartigen Kerns als auch der fischgratenmusterartigen Struktur
der Faserringe, deutlich. Denn nur durch beide Strukturen sind diese Funktionen

moglich (Aumiiller et al., 2017, S. 259).

£

B - Druckkrifte [ = Zugkrifte

Abb. 2.4: Schematische Darstellung der Druck- und Zugkréfte an und in einer Zwi-
schenwirbelscheibe. A) zeigt die Auswirkung einer vertikalen Kraft auf die ZWS, b) die
Auswirkungen einer Rotation sowie Scherkraft und c) zeigen die Auswirkungen einer
Rotation um die Léngsachse. Bildnachweis: Aumiiller et al. (2017, S. 259).

Dartiber hinaus wird deutlich, dass die ZWS die Beweglichkeit der Wirbelsau-

le ermoglichen. Somit kann gesagt werden, dass die ZWS in Verbindung mit den
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Wirbeln ein “unechtes” Gelenk darstellt. Dies ist fiir die Modellierung der Wir-
belsaule eine entscheidende Tatsache, da die Teilkorper in Mehrkoérper-Modellen
iiber Gelenke mit definierten Freiheitsgraden (engl. degrees of freedom, DOF)
miteinander verbunden werden. Ein Wirbel kann sich entlang aller Koordinaten-
achsen bewegen sowie um alle Koordinatenachsen gegeniiber eines benachbarten
Wirbels rotieren. Folglich kann dieses unechte Gelenk in MKS-Modellen mit sechs
DOF dargestellt werden (vgl. Kap. 4). Die ZWS sowie die weiteren passiven und
aktiven Strukturen dienen zur Stabilisierung der sogenannten funktionellen Ein-
heit, welche aus jeweils zwei Wirbeln und dazugehorigen passiven Strukturen
besteht, sowie der gesamten Wirbelsdule. Folglich kann die mechanische Cha-
rakteristik der ZWS beschrieben werden. Die ZWS beschriankt zum Beispiel die
Bewegung entlang der vertikalen Achse und wirkt so der Gewichtskraft entgegen.
Fiir die Modellierung kann dieses Verhalten bspw. mit linearen Steifigkeitstermen
beschrieben werden, um die Charakteristik der ZWS physikalisch zu beschreiben
und somit die Wirbel gegeneinander zu stabilisieren. Weitere Moglichkeiten, zu
der Darstellung der ZWS in der MKS-Modellierung, werden in Kapitel 3 beschrie-

ben.

Ligamente

Die Wirbelsaule ist mit einem robusten Bandapparat ausgestattet, der sich von
einem Wirbel zum néchsten oder iiber gréoflere Abschnitte erstreckt. Durch die
Vielfalt der Béander wird die Lendenwirbelsédule zu einer funktionellen Einheit,
wobei die Ligamente das jeweilige Segment in alle Richtungen stabilisieren (Hoch-
schild, 2014, S. 15). In Abbildung 2.5a ist das vordere Langsband (Ligamentum
longitudinale anterius, ALL) dargestellt. Es verlduft entlang der ventralen Seite
der Wirbelkorper, hat seinen Ursprung am vorderen Atlasbogen und erstreckt
sich bis zum Sacrum. Das Band verbreitert sich von kranial nach kaudal, wie von
Waschke et al. (2015, S. 122) beschrieben. Es besteht aus einer tiefen und einer
oberflédchlichen Schicht, wie in Abbildung 2.5a zu sehen ist. Die tieferen Fasern
sind fest an der ventralen Wirbelkorperflache befestigt, insbesondere neben den

Randleisten und im Bereich der Kortikalis, wie die Abbildung zeigt. Es gibt nur
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wenige Faserverbindungen zur Zwischenwirbelscheibe selbst. Die oberflachlichen
Fasern ziehen sich iiber mehrere Wirbel und tragen hauptséchlich zur Stabilisie-
rung der Extension sowie anteilig zur Lateralflexion bei (Hochschild, 2014, S. 12).
Abbildung 2.5b zeigt das hintere Langsband (Ligamentum longitudinale posteri-
us, PLL). Dieses Band entspringt am Schédel (am Klivus des Os occipitale) und
wird dort als Membrana tectoria bezeichnet. Es endet am Sacrum und ist dort
am ventralen Rand des Sakralkanals fixiert. Im Vergleich zum ALL ist das Li-
gament schmaler und verlauft an der dorsalen Flache der Wirbelkorper entlang.
Abbildung 2.5b verdeutlicht, dass das Band auf Hohe der Wirbelkoérper schmaler
wird und sich auf Hohe der Zwischenwirbelscheiben verbreitert. Es ist mit den
auBeren Faserringen der Zwischenwirbelscheiben verwachsen, wobei die lateralen
Ausziehungen diinner werden. Es besteht eine schwache Verbindung zur dorsalen
Wirbelkérperoberflache, wobei einzelne Fasern mit den Randleisten verwachsen
sind. Das hintere Langsband begrenzt die Ventralflexion der Wirbelsdule und sta-
bilisiert den dorsalen Zwischenwirbelscheibenraum (Aumiiller et al., 2017, S. 261).
Zudem ist es aufgrund der Verteilung von neurosensorischen Rezeptoren, beson-
ders in den diinnen Ausziehungen, an der Koordination von Bewegungen und der
Haltung beteiligt (Hochschild, 2014, S. 15). Abbildung 2.5d zeigt das Ligamen-
tum interspinale (ISL) und das Ligamentum supraspinale (SSL). Die Ligg. ISL
verlaufen zwischen den Dornfortsitzen benachbarter Wirbel, kraniodorsal zum
nédchsthoheren. Thre Faserausrichtung ist ebenfalls in Abbildung 2.5d dargestellt.
Am dorsalen Ende gehen die Ligg. ISL in das Lig. SSL tiber. Diese Bénder verhin-
dern das Gleiten der Wirbel gegeneinander und begrenzen die Ventralflexion. Das
SSL, das die Spitzen der Dornfortsétze verbindet, besteht aus langen Bandziigen.
Es stabilisiert und begrenzt nicht nur die Flexion, sondern auch die axiale Rota-
tion in beide Richtungen (Aumiiller et al., 2017, S. 261). Abbildung 2.5¢ stellt die
Ligg. Intertransversaria (ITL) und die Ligg. Flava (FL) dar. Die Ligg. ITL sind
kurze, segmentale Bander, die zwischen den Enden der Querfortsitze benachbar-
ter Wirbel verlaufen und diese verbinden. Sie begrenzen die Lateralflexion und

Rotation (Aumiiller et al., 2017, S. 261).
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Abb. 2.5: a) - e) zeigen die verschiedenen Ligamente, welche die Wirbelsaule stabi-
lisieren. a) zeigt das vordere Langsband (Lig. longitudinale anterius), welches sich am
ventralen Ende des Wirbelkoérpers befindet. b) zeigt das hintere Langsband (Lig. longi-
tudinale posterius), welches sich am dorsalen Ende des Wirbelkérpers befindet. ¢) zeigt
das Lig. flavum, welches an der dorsalen Seite des Spinalkanals entlang verlduft. Zu-
sétzlich ist das Lig. intertransversarium dargestellt. Dieses Ligament hat jeweils einen
Ansatz und Ursprung an den Querfortsitzen der Wirbel. d) zeigt den Wirbel aus late-
raler Perspektive, sodass das Lig. interspinale zwischen dem Dornfortsatz und das Lig.
supraspinale am dorsalen Ende des Dornfortsatz sichtbar sind. e) zeigt die Gelenkkap-
sel, welche wie ein Netz um das Facettengelenk von zwei benachbarten Wirbel gelegt
ist. Bildnachweis: Hochschild (2014, S. 12ff.).
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Abbildung 2.5¢ zeigt, dass das Lig. FL. am dorsalen Ende des Wirbelkanals
zwischen den Laminae benachbarter Wirbel verlauft und den Wirbelkanal so-
wohl zum dorsal als auch lateral begrenzt. Im Bereich der BWS und HWS geht
das Band lateral eine Verbindung mit den Gelenkkapseln der Wirbelbogengelen-
ke ein. Das Lig. FL besteht zu tiber Dreiviertel aus elastischen Fasern und hat
eine gelbliche Farbe. Seine Hauptaufgaben sind die Unterstiitzung der autochtho-
nen Riickenmuskulatur, das Aufrechterhalten der Wirbelsédule in der Sagittalebe-
ne, die Verhinderung einer iiberméfigen Ventralflexion und die Unterstiitzung
der Aufrichtung einer nach vorne gebeugten Wirbelsdule. Zudem stabilisieren die
Ligg. FL die Wirbelbogengelenke und sind an der Koordination von Bewegungen
und der Haltung beteiligt (Hochschild 2014, S. 17; Schiinke et al. 2014, S. 123;
Waschke et al. 2015, S. 12). Abbildung 2.5e zeigt die Gelenkkapsel, wobei die Fa-
sern in unterschiedliche Richtungen verlaufen und fiir die Stabilitat und Fithrung

des Gelenks sorgen (Hochschild, 2014, S. 12).

2.3 Aktive Strukturen

Neben den passiven Strukturen gibt es im menschlichen Koérper aktive Struktu-
ren. Die Muskulatur wird als aktive Struktur bezeichnet, da sie unter Energie-
verbrauch Kréifte erzeugt und somit tiber Langendnderung der einzelnen Mus-
keln Bewegungen des menschlichen Sekelettsystems erzeugen kann. Im folgenden
Kapitel wird ausschlieflich die menschliche quergestreifte Skelettmuskulatur (im
Folgenden wird sie vereinfacht als Muskulatur bezeichnet) thematisiert und der
Fokus auf den M. psoas major und M. multifidus gelegt, da diese auch Anwendung
in der vorgestellten Modellierung finden. Die Muskulatur hat im wesentlich zwei
Aufgaben. Sie ist fiir die Stabilitdt des menschlichen Korpers, sowohl haltend als
auch fiir die Ausfithrungen von Bewegungen verantwortlich. Um diesen verschie-
denen Aufgaben im menschlichen Korper gerecht zu werden, gibt es verschiedene
Typen von Muskeln, die Skelettmuskulatur, die Organmuskulatur und die Herz-
muskulatur. Die quergestreifte Skelettmuskulatur lasst sich weiter, in die der Art

der Fiederung und die Anzahl verschiedener Zellen, gliedern. Beide Charakteris-
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tika haben unterschiedliche Auswirkungen und variieren je nach Muskelgruppe
(Schiinke et al., 2014, S. 58f.). Diese Aspekte werden in der vorliegenden Arbeit
jedoch nicht weiter betrachtet. Im Folgenden wird zunéchst die allgemeine Wir-
kungsweise der Muskulatur erlautert und anschliefend die grobe Anatomie der
beiden Muskelgruppen M. psoas major und M. multifidus dargelegt.

Die Abbildung 2.6 zeigt verein-
facht die Struktur der Sekelettmus-

kulatur und deren Aufbau. Aus-

gehend von einem Muskelfaserbiin-
Muskelfaser

del sind Muskelfasern, Sarkome-
re und Aktin- sowie Myosinfila-
mente dargestellt. In der Abbil-
dung ist bspw. nicht dargestellt,

Aktin dass eine anatomische Muskelgrup-

Filament .
pe aus mehreren Muskelfaserbiin-

deln besteht, die Muskeln tiber Seh-

Abb. 2.6: Schematischer Aufbau eines Skelett-
muskels mit der Darstellung eines Muskelafa-
serbiindels, einer Muskelfaser, einem Sarkomer, von einer Muskelfaszie umgeben
einem Aktin sowie Myosinfilament. Bildnach-
weis: Smith (2004, S. 54).

nen an den Knochen inserieren und

sind, Blutbahnen, Bindegewebean-
teile, etc. sind ebenfalls nicht visua-
lisiert (Huch and Jirgens 2015, S. 84f.; Schinke et al. 2014, S. 60f.). Die beiden
Myofilamente, Aktin und Myosin, sind die Namensgeber der quergestreiften Mus-
kulatur, da sie im mikroskopischen Bild als helle und dunkle Streifen zu erkennen
sind (Huch and Jirgens, 2015, S. 85). Zeitgleich sind sie auch mafigeblich dafir
verantwortlich, dass unsere Muskulatur im Gesamten kontrahiert und eine Kraft
entwickelt, welche schliellich zum Stabilisieren und Bewegen des Korpers notwen-
dig ist. Damit es zu einer Langenveranderung kommt, muss die Muskulatur einen
Reiz durch eine Nervenzelle erhalten. Dabei kommt es zu einer Ausschiittung von
Kalzium (Ca®") und darauf folgend zu einer Bindung sowie einem Einklappen der
Myosinkopfe unter Adenosintriphosphat (ATP) am Aktin. Abbildung 2.7 zeigt

schematisch einen Teil des sogenannten Querbriickenzyklus, welcher ein Modell
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zur Erlauterung des Mechanismus der Muskelkontraktion ist (Huch and Jurgens,
2015, S. 85). Es gibt verschiedene Erklarungen dartiber welche elektrostatischen
Mechanismen fiir die Bindung sowie das Losen des Myosinkopfes am Aktin ver-
antwortlich sind (Rockenfeller et al., 2022). Die Modellierung der Muskulatur

sowie die Integration in die MKS-Modelle wird in Kapitel 4.2 vorgestellt.

Aktin und Myosin verbinden die Myosinkdpfchen kippen um
sich ... und ziehen die Aktinfilamente
zur Sarkomermitte

Myosin

Aktin

Tropomyosin

Abb. 2.7: Schematische Darstellung des Mechanismus der Muskelkontraktion. Bild-
nachweis: Huch and Jiirgens (2015, S. 85).

Die Abbildung 2.8a zeigt sowohl den M. psoas major (1) sowie den M. ilia-
cus (2). Da der M. iliacus in der vorliegenden Forschungsarbeit kein Bestandteil
der Modellierung ist, wird dieser nicht ndher thematisiert. Topografisch betrach-
tet, konnte der M. psoas major den hinteren Bauchmuskeln zugeordnet werden
(Schiinke et al., 2014, S. 156). Er ist jedoch Bestandteil der Hiiftmuskulatur und
wird dementsprechend als Hiiftbeuger bezeichnet. Seine Funktion liegt hauptséch-
lich in der Flexion sowie Aulenrotation des Hiiftgelenks (Bogduk, 2000, S. 147).
Nach Schiinke et al. (2014) kann der M. psoas major bei einseitiger Kontraktion
zu einer Lateralflexion der Wirbelsdule oder dem Aufrichten des Rumpfes aus der
Riickenlage beitragen (Schiinke et al., 2014, S. 156). Dieser Meinung widerspre-
chen andere Autoren, da der M. psoas major direkt an der Wirbelsdule inseriert
und dementsprechend aufgrund eines fehlenden Hebelarms zu keiner dieser Be-
wegung beisteuern kann, sondern als Fixpunkt zur Bewegung der Hiifte dient
(Adams et al. 2013, S. 28; Bogduk 2000, S. 146). Der M. psoas hat seine Ur-
springe an den Querfortsitzen der finf Lendenwirbel sowie der Wirbelkorper
von TH12 und L1-L4. Die Schichten der einzelnen Stréange iiberlagern sich und

setzen gemeinsam am Trochanter minor des Oberschenkelknochens an (Schiinke

15



() S

Abb. 2.8: a Schematische Darstellung des 1) M. psoas major und 2) M. iliacus eines
Wirbels. Bildnachweis: Schiinke et al. (2014, S. 156). b Schematische Darstellung des
1) M. multifidus. Bildnachweis: Schiinke et al. (2014, S. 150).

et al., 2014, S. 156). Der M. psoas major hat eine isometrische Morphologie, was
bedeutet, dass die einzelnen Faserbiindeln ausgehend von L1-L5 jeweils gleich
lang sind. Somit geht L1 frither in den sehnigen Anteil des Muskels tiber, als
kaudaler angeordnete Faserbiindel (Bogduk, 2000, S. 147). Die Abbildung 2.8b
stellt den M. multifidus dar. Dieser ist ein Teil des medialen Anteil des M. erector
spinae und somit Teil der autochthonen Muskulatur, welche direkt an der Wir-
belsdule und eben nur an dieser ansetzt. Somit sind Ansatz und Ursprung immer
an der Wirbelsdule bzw. an den Quer- und Dornfortsiatzen der Wirbel (Schiinke
et al., 2014, S. 150). Am stérksten ist der M. multifidus im Bereich der LWS ausge-
préagt. In diesem Bereich verlaufen die Faserbtindel in fiinf Schichten tibereinander
gelagert von den Dornfortsatzen ausgehend zu kaudal gelegenen Ansatzpunkten,
welche an Querfortsatzen sowie am Sacrum sein konnen. Dabei werden oft mehre-
re Wirbel iibersprungen (Bogduk, 2000, S. 151f.). Die Funktion des M. multifidus

liegt in der Extension der Wirbelsédule sowie, bei einseitiger Kontraktion, in der
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Lateralflexion (Schiinke et al., 2014, S. 150). Eine weitere Funktion ist die sta-
bilisierende Wirkung bei axialen Rotationen (Bogduk, 2000, S. 154), indem der
durch die schragen Bauchmuskulatur zusatzlich entstehenden Flexion entgegen
gewirkt wird (Macintosh and Bogduk, 1986). Dariiber hinaus stabilisiert der M.
multifidus die Lordose der LWS und somit die Kurvatur (Bogduk, 2000, S. 155).
Dariiber hinaus ist er als Anteil der autochthonen Muskulatur fiir die Stabilitét

der Wirbelséule mitverantwortlich (Schiinke et al., 2014, S. 150).

17



3| Mehrkorper-Simulationen (MKS) im Bereich
der Wirbelsaule

Im folgenden Kapitel werden aktuelle Erkenntnisse im Bereich der Wirbelsaulen-
Biomechanik bzw. der Modellierungsansatze, welche fiir den Erkenntnisgewinn
verwendet und entwickelt werden, vorgestellt. Hierbei wird sich jedoch auf die
Betrachtung von MKS-Modellen beschrankt. Dementsprechend werden Modelle,
welche eine Finite-Element-Modellierung verwenden, nicht beachtet.

Im Bereich der Biomechanik, hier besonders im Bereich der Wirbelsaulen-
Biomechanik, gibt es verschiedene Ansétze um neues Wissen zu generieren. Neue
Daten koénnen experimentell erhoben werden. Dabei wird von in-vitro, ex-vivo und
in-vivo Experimenten gesprochen. In in-vitro Studien, auch als ex-vivo Studien
bezeichnet, werden menschliche Wirbelsédulenkadaver genutzt, um Informationen
tiber die Steifigkeit der Ligamente oder der ZWS zu erhalten (Chazal et al., 1985;
Hausen, 2013; Heuer et al., 2007; Shirazi-Adl et al., 1986; White III and Panja-
bi, 1990). Im Gegensatz dazu sind in-vivo-Experimente Untersuchungen, die am
lebenden Menschen durchgefithrt werden. Hierbei werden in der Wirbelsaulen-
Biomechanik kinematische Messungen durchgefiithrt. Mit motion capture Syste-
men oder Inertialsensoren (Inertial Measurement Unit, IMU) kénnen Bewegun-
gen, Geschwindigkeiten, Beschleunigen, Rotationen etc. gemessen, berechnet und
analysiert werden (Wank, 2021, S. 80ff.). Zusétzlich zur Kinematikbestimmung
werden héaufig dynamometrische Verfahren angewendet, um die Bodenreaktions-
kréfte mithilfe von Kraftmessplatten zu erfassen (Wank, 2021, S. 107ff.). Ein
limitierender Faktor ist die Beschrankung auf das Messen der dufleren Krafte.
Das direkte Bestimmen der Muskelkraft, der internen Gelenkmomente oder Be-
lastungen der ZWS ist am lebenden Menschen nur bedingt modglich. In einer
Studie von Wilke et al. (2001) wurde der intradiskale Druck (engl. intradiscal
pressure, IDP), also der Innenraum-Druck der ZWS, mithilfe eines Druckmessers
von der Grofle eines Streichholzkopfes in verschiedenen Korperpositionen am le-
benden Menschen gemessen. In Kombination mit den anthropometrischen Daten

des Probanden wurden diese Ergebnisse in zahlreichen weiteren Studien zur Va-
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lidierung der entwickelten Modelle verwendet (Bruno et al., 2015; Damm et al.,
2020; deZee et al., 2007; Ignasiak et al., 2016; Lerchl et al., 2022; Rupp et al.,
2015; Wilke et al., 2001). Eine dritte Methode sind in-silico Verfahren. Speziell
in der Wirbelsdulen-Biomechanik werden hierbei haufig Computermodelle ent-
wickelt, um mit deren Hilfe weitere Erkenntnisse zu erhalten. Die Basis fiir die
Modellierung bilden jedoch immer in-vitro, ex-vivo oder in-vivo Messungen. Zur
Beschreibung der passiven Strukturen werden oft die Erkenntnisse aus in-vitro
Verfahren genutzt, um Modelle weiterzuentwickeln und schliellich noch genaue-
re Aussagen iiber das komplexe Verhalten der Wirbelsiule treffen zu kénnen.
Die Verwendung von kinematischen in-vivo Daten haben in der Computermodel-
lierung ebenfalls eine entscheidende Rolle, besonders beim Ansatz der inversen

Kinematik bzw. Dynamik.

Software

Im Folgenden werden verschiedene Modellansétze sowie deren Erkenntnisgewinn
hinsichtlich der Mechanik der Wirbelsédule beschrieben. Hierbei wird, wie bereits
erwahnt, der Finite-Element Ansatz komplett vernachléssigt. Daher handelt es
sich bei allen genannten Modellen ausschlieSlich um MKS-Modelle. Zunéchst ist
zu erwahnen, dass es verschiedene Software Systeme gibt, die das Modellieren der
Wirbelsaule aber auch des gesamten menschlichen Korpers ermoglichen. Open-
Sim ist eine open-source Software mit einer groen Community, die in Stanford
entwickelt wurde (Delp et al., 2007; Seth et al., 2018). Die Modellierungssoftwa-
re findet nicht nur Anwendung in Untersuchungen im Bereich der Wirbelsaule
(Bruno et al., 2015, 2017; Byrne et al., 2020; Christophy et al., 2012; Sente-
ler et al., 2015) sondern hat ein breites Anwendungsgebiet, welches nahezu den
gesamten menschlichen Korper abdeckt. Neben OpenSim gibt es weitere Mog-
lichkeiten zur Modellierung. Andere, jedoch kommerzielle Softwaresysteme sind
z.B. Anybody Modeling System (AnyBody Technology A/S, Aalborg, Denmark)
(Bayoglu et al., 2017; deZee et al., 2007; Ignasiak et al., 2016) und SIMPACK
(Dassault systemes, France) (Damm et al., 2020; Kosterhon et al., 2024; Lerchl
et al., 2022; Miiller et al., 2021; Rockenfeller et al., 2021). Dartiber hinaus gibt es
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weitere Systeme, wie beispielsweise das an der Universitat Stuttgart entwickelte
System DEMOA (Meszaros-Beller et al., 2023b,a; Morl et al., 2015, 2020; Rupp
et al., 2015; Schmitt, 2022). Neben den genannten existieren weitere Moglichkei-
ten zur Modellierung mit einer Software (Galbusera and Wilke, 2018, S. 264f.).

Knocherne Strukturen

Neben der Auswahl der Software, die zum Loésen der Gleichungssysteme ver-
wendet wird und in allen Anwendungen richtige Ergebnisse liefern sollte, liegen
weitere Unterschiede in der Art der Modellierung der Wirbelsdule sowie der pas-
siven und aktiven Strukturen, welche in Kapitel 2 vorgestellt wurden. Der erste
Unterschied liegt im Umfang des Modells hinsichtlich der Anzahl an knéchernen
Strukturen. Je nach Ziel und der Fragestellung gibt es Modelle, die ausschliellich
die LWS représentieren (Damm et al., 2020; Kosterhon et al., 2024; Miiller et al.,
2021; Rockenfeller et al., 2021), den gesamten Thorax (Bruno et al., 2015, 2017;
Christophy et al., 2012; Meszaros-Beller et al., 2023b,a; Morl et al., 2015, 2020;
Rupp et al., 2015) oder den gesamten Korper (Byrne et al., 2020; Senteler et al.,
2015). Weiter kann zwischen der Verwendung von generischen (Bruno et al., 2015;
Christophy et al., 2012) und individuellen knéchernen Strukturen (Lerchl et al.,
2022; Meszaros-Beller et al., 2023a; Miiller et al., 2021) unterschieden werden.
Eine weitere Moglichkeit ist das Anpassen bzw. Skalieren der generischen Ober-
flichen an die anthropometrischen Daten der Probanden (Bruno et al., 2017).
Bruno et al. (2017) konnten zeigen, dass die subjekt-spezifische Anatomie einen
Einfluss auf die innere Belastung der Wirbelsaule hat, der Einfluss auf diese Belas-
tung durch eine individualisierte Muskulatur jedoch geringer ist. Auch die Studie
von Meszaros-Beller et al. (2023b) zeigte eine Anderung der Belastungsvertei-
lung durch das Einbeziehen von individuellen knochernen Strukturen. Demnach
wird die Vermutung aufgestellt, dass die individuelle Morphologie der Wirbel und
somit die individuelle Kurvatur einen Einfluss auf die Belastungsverteilung hat.
Diese Hypothese, unter zusétzlicher Betrachtung des Einflusses der Muskulatur,

wird in Kapitel 5 untersucht und diskutiert.
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Freiheitsgrade (Degrees of Freedom, DOF

Im Anschluss miissen in der MKS-Modellierung die einzelnen Starrkorper tiber
Gelenke miteinander verbunden werden. Korperteile, die vereinfacht werden sol-
len und in erster Linie als Ansatz oder Ursprung fir wichtige passive oder aktive
Elemente dienen, konnen als starre Korper betrachtet werden und sind somit iiber
Gelenke mit null DOF verbunden, vgl. Thorax (Christophy et al., 2012). In den
beiden oft genutzten, adaptierten Modellen von Bruno et al. (2017) und Chri-
stophy et al. (2012) werden bspw. die LWS Wirbel mit drei DOF miteinander
verbunden und lassen ausschlieBlich Rotationen zu. Byrne et al. (2020) verwen-
den das von Senteler et al. (2015) weiterentwickelte Modell, welches auf Bruno
et al. (2015) basiert. Sie verwenden Gelenke mit sechs DOF fir die Wirbel der
LWS und lassen somit alle physiologischen Bewegungen zu. Auch Meszaros-Beller
et al. (2023b) und Guo et al. (2021) verwenden ebenfalls Gelenke mit sechs DOF
im Bereich der LWS. Durch in-vivo Untersuchungen, welche eine exakte Kinema-
tik der LWS liefern (Aiyangar et al., 2014, 2015, 2017; Dombrowski et al., 2018)
wurde bereits gezeigt, dass die Integration von sechs DOF zur Darstellung eines
physiologischen Bewegungsverhaltens der LWS notwendig sind. Mit steigender
Anzahl an DOF steigt jedoch auch die Komplexitdt der Modellierung. Besonders
beim Ansatz der inversen Dynamik, welcher in Kap. 3.1 erlautert wird, kann es
aufgrund einer hohen Anzahl an DOF zu Problemen kommen, da fiir eine er-
folgreiche inverse Dynamik kinematische Informationen fiir alle DOF erforderlich
sind. Diese konnen iiber gewohnliche motion capture Systeme jedoch nicht gelie-
fert werden. Dies fithrt dazu, dass die DOF der Modelle kiinstlich eingeschréankt
werden miissen. Zum Beispiel reduzieren Christophy et al. (2012) alle DOF der
Wirbelsaule auf insgesamt drei rotatorische DOF, indem sie fiir das Bewegungs-
verhalten der gesamten Wirbelsaule eine lineare Funktion angeben, welche von

einem Gelenk abhéngig ist (Christophy et al., 2012, G1. 6 S. 26).

Ligamente
Zur Stabilisierung der DOF in der LWS sind passive sowie aktive Strukturen

notwendig. Als passive Strukturen werden die Ligamente, ZWS und Facettenge-
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Spannung
Maximale Belastbarkeit

Physiologischer Bereich !

Elastische Zone

E-Modul = arctgo

\ Neutrale Zone

Dehnung

Abb. 3.1: Exemplarische Spannungs-Dehnungs-Kurve eines Ligaments. Bildnachweis:
Klein and Sommerfeld (2007, S. 127).

lenke bezeichnet (vgl. 2). Die Eigenschaften dieser Strukturen lassen sich mithilfe
von physikalischen Gréflen beschreiben. So kann das Verhalten bspw. durch das
E-Modul, die Steifigkeit, die maximale Widerstandskraft und die maximale Lén-
genanderung beschrieben werden. Als E-Modul wird das Verhéltnis zwischen einer
Spannung zur Dehnung verstanden, wobei die Spannung eine Kraft pro Flache ist
[N/mmy] (Klein and Sommerfeld, 2007, S. 126f.). In der Literatur wird neben dem
E-Modul (auch youngsches Modul) die Steifigkeit oder eine Steifigkeitskonstante
als Parameter zur Beschreibung der Ligamente verwendet. Dariiber hinaus sind
die Langenénderung (¢), die Vorspannung sowie die Geschwindigkeit (4) zur phy-
sikalischen Beschreibung der Kréfte, welche die Ligamente entwickeln, notwendig
(Damm, 2019, S. 68). Die Ubersichtsarbeit von Damm et al. (2020) stellt verschie-
dene Modellierungen sowie Parameter zur Beschreibung der Ligamente, ZWS und
Facettengelenke vor. Ligamente lassen sich als nicht-lineare Feder-Dampfer Sys-
teme beschreiben (Damm et al., 2020):

Flig(g’i) _ Flig (E) +d1ig de

spring damp * %

(3.1)

Abbildung 3.1 zeigt das nicht-lineare Verhalten eines Ligaments. In der dar-
gestellten neutralen Zone dehnt sich das Ligament mit vergleichsweise geringer

Spannung oder Kraft aus. Nach dem anfinglichen nichtlinearen Verhalten der

22



Spannung (Kraft) zeigt sich ein quasi-lineares Verhalten in der elastischen Zo-
ne. Hier wird deutlich mehr Kraft benotigt, um die Ligamente zu dehnen, bis es
schliefllich in der traumatischen Zone zu einer Ruptur kommt (Klein and Sommer-
feld, 2007, S. 127). Damm et al. (2020) verwenden zur Modellierung die folgende
Gleichung welche auf Brown et al. (1996) basiert:

+1) +c (3.2)

Die Werte fiir die Parameter (a, b, ¢, d) haben Damm et al. (2020) in einer in-
silico Studie ermittelt (Damm et al., 2020, Tab. 3), in dem sie ein Kadaverexperi-
ment mit schrittweiser Entfernung der Ligamente (Heuer et al., 2007) mit einem
Modell nachvollzogen haben, wobei die Ligamente in umgekehrter Reihenfolge
schrittweise hinzugefiigt wurden (Damm et al., 2020). Als Dampfung nehmen sie
das Zehnfache der Kraft an, um Schwingungen zu vermeiden (dgimp = 10- F;Ii)grmg)
(Damm et al., 2020). Unter der Verwendung der Gleichung 3.2 wurden die Daten
von weiteren in-vitro Studien in der Ubersichtsarbeit mit experimentellen Daten
verglichen und validiert (Chazal et al., 1985; Rupp et al., 2015; Shirazi-Adl et al.,
1986; White III and Panjabi, 1990). In dem von Damm et al. (2020) vorgestell-
ten Setup des Modells liefern die eigenen erhobenen Kennlinien zur Darstellung
der Ligamenteigenschaften sowie die Parameter von Rupp et al. (2015), welche
aus einer Kurvenanpassung (engl. curve fitting) resultieren, die besten Ergebnis-
se. Als Ergebnis dieser Studie kann hervorgehoben werden, dass die verwendeten
Eigenschaften zur Darstellung der Ligamente bzw. der passiven Strukturen vom
Aufbau des Modells abhéngig sind. Demnach wird von den Autoren das Nachmo-
dellieren eines kinematischen Datensatzes (Heuer et al., 2007) mit anschlieBender
Validierung (Wilke et al., 2001) empfohlen (Damm et al., 2020). Neben der von
Damm et al. (2020) vorgestellten Modellierung existieren weitere Methoden, wie
zum Beispiel von Rupp et al. (2015), die auf den Kennlinien von Chazal et al.
(1985) aufbauen und von Lerchl et al. (2022) in einem subjekt-spezifischen Mo-
dell verwendet werden. Ein weiterer Ansatz liegt in der Berechnung der Liga-
ment Charakteristiken mit Hilfe von Finite-Element-Modellen, welche subjekt-

spezifische kinematische Informationen tiber alle sechs DOF zur Berechnung ver-
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wenden (Affolter et al., 2020). Diese Modellierung der passiven Kréafte wird von
Byrne et al. (2020) verwendet. Frithe Finite-Element Studien (Sharma et al., 2020)
sowie neuere Studien konnten bereits zeigen, dass die Integration von Ligamenten
und passiven Strukturen in Computermodellen zu einer erheblichen Stabilisierung
der Wirbelsaule fithren und die durch Muskelkréfte entstandene Belastung sowie
Drehmomente um bis zu 75% reduzieren konnen (Meszaros-Beller et al., 2023b).
Dartiber hinaus hat die Art und Weise der Modellierung der passiven Strukturen
einen signifikanten Einfluss auf die Ergebnisse der Modellierung (Byrne et al.,
2020). Dennoch werden in vielen Studien mit MKS-Modellen Ligamente nicht in-
tegriert (Bruno et al., 2015, 2017; Christophy et al., 2012; Silvestros et al., 2019).
In anderen Studien werden die Ligamente kombiniert mit der ZWS als ein pas-
sives Kraftelement betrachtet (Byrne et al., 2020; Ignasiak et al., 2016; Senteler
et al., 2015) oder als einzelne eindimensionales masselose Kraftelemente darge-
stellt (Damm et al., 2020; Guo et al., 2021; Lerchl et al., 2022; Rupp et al., 2015;
Meszaros-Beller et al., 2023b,a).

Zwischenwirbelscheiben (ZWS)

Die ZWS ist ein viskoelastisches Element (White III and Panjabi, 1990, S. 4). Das
mechanische Verhalten kann vergleichbar zu den Ligamenten ebenfalls mit Hilfe
von in-vitro Tests an Kadavern bestimmt werden (Gardner-Morse and Stokes,
2004; Hausen, 2013; Wilke et al., 2001). Hierbei gibt es zahlreiche Untersuchun-
gen, wobei der intradiskale Druck in Verbindung mit anthropometrischen Daten
(Wilke et al., 2001) in den meisten modellbasierten Studien als Validierung ver-
wendet wird. Die Umsetzung der Modellierung der ZWS héngt im ersten Schritt
von der Darstellung der Gelenke und der Anzahl der DOF ab. Bei einem Kugel-
gelenk mit drei rotatorischen Freiheitsgraden ist es z.B. iiberfliissig eine transla-
torische Kraft-Langen Charakteristik fiir die ZWS zu definieren. Grundsétzlich
kann also in Abhéngigkeit der Darstellung der Gelenke die Charakteristik der
ZWS modelliert werden. In den meisten Féllen geschieht das als Feder-Dampfer-
Element, wobei in Modellen, welche den invers-dynamischen Ansatz verwenden,

die Ddmpfung oft keine Anwendung findet (Damm et al., 2020; Meszaros-Beller
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et al., 2023b). Die Kraft (FZ"9) bzw. das Drehmoment (74") entlang und um
alle Achsen der ZWS héngen von der Langen- oder Winkeldnderung (7, ¢) und der
Ceschwindigkeit (2, %) ab. Somit ergibt sich (Damm et al., 2020, Kap. 2.2.2):

dt’ dt
dr dr
ZW S __ 1ZWS ZWS
F (Ta %) - Fspring(r) + ddamp ’ E (33)
TIWS( dj) = TEWS () 4 gEVS . do (3.4)
12 dt — “spring ¥ damp dt :

Um das nicht-lineare Verhalten der ZWS wéahrend einer Kompression in superior-
inferior (SI) Richtung darzustellen, gibt Damm et al. (2020) ein Polynom zweiten
Grades an, welches sie aus Messdaten (Hausen, 2013) bestimmt haben. Hierfiir
wurde eine mittlere Kennlinie aus insgesamt fiinf Hysteresen gebildet (Damm,
2019, S. 50ff.). Auf das besondere Verhalten der ZWS, welches durch eine Hys-
terese oder Kriechkurve beschrieben werden kann, wird nicht weiter dargelegt
(Klein and Sommerfeld, 2007, S. 65f.). Dementgegen geben Rupp et al. (2015)
zur Beschreibung des nicht-linearen Verhaltens der ZWS ein Polynom dritten
Grades an. Weitere Unterschiede zwischen Damm (2019) und Rupp et al. (2015)
zeigen sich in der Darstellung der Scherkrafte der ZWS. Byrne et al. (2020) gibt im
Vergleich fiir das nicht-lineare Verhalten der ZWS drei Kennlinien fiir die SI-und
AP-Richtung sowie das Drehmoment in FE-Richtung an. Hierbei ist zu beachten,
dass die Eigenschaften der ZWS und Ligamente zusammengefasst dargestellt wur-
den. Zusatzlich konnten Byrne et al. (2020) zeigen, dass es Unterschiede in den
Gelenkreaktionskréaften bei der Verwendung von linearen oder nicht-linearen Cha-
rakteristiken gibt, wobei die Unterschiede zu Modellen die keine Darstellung fiir
die passiven Kréifte der ZWS und Ligamente haben, grofler sind. Weitere Ansétze
bestehen in der Kombination des MKS-Ansatzes und des Finite-Element Ansat-
zes, wobei die ZWS nach dem Ansatz der Finiten-Elemente in ein MKS-Modell
integriert werden (Nispel et al., 2023). Die Art und Weise der Modellierung der
ZWS, der Ligamente sowie der DOF héngen schlussendlich von der Fragestellung
und dem Ziel des Modells ab. Ungeachtet dessen zeigen Studien die Vorteile der

Integration von Ligamenten und der nicht-linearen Beschreibung von ZWS, was
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bei der Modellierung beachtet werden sollte (Byrne et al., 2020; Meszaros-Beller
et al., 2023b).

Facettengelenkflichen

In den wenigsten Studien, die eine MKS-Modellierung verwenden, werden die
Facettengelenke modelliert. Damm et al. (2020) geben, auf der Basis ihrer in-
silico Studie, ein Feder-Dédmpfer-Element mit linearer Charakteristik und einer
Steifigkeit von 12000 [¥] und eine Ddmpfung von 4000 [X2] fiir die Flichen der
Facettengelenke an. Diese Kréafte wirken jedoch ausschliellich orthogonal. Rei-
bungskrafte und Scherkrafte werden nicht modelliert (Damm et al., 2020). Auf-
grund der Anatomie der Facettengelenkflichen im Bereich der Lendenwirbelséule
kommt es jedoch hauptséchlich in der Extensionsbewegung zu Kontaktkraften

(Rockenfeller et al., 2021).

Muskelmodellierung

Das wohl meist verwendete Muskelmodell im Bereich der MKS-Modellierung ist
das sogenannte Hill “sche Muskelmodell (siehe Abb. 4.11 in Kap.4.2). Hierbei be-
rechnet sich die theoretische Muskelkraft durch drei bzw. vier Elemente und ist
dabei von der Aktivitat, der Lange, und der Geschwindigkeit des Muskels abhan-
gig. Dieses Modell wird ausfiihrlicher in Kap.4.2 beschrieben.

Christophy et al. (2012) stellten ein validiertes Oberkérpermodell mit inte-
grierter Muskulatur vor. Bruno et al. (2015) entwickelten ebenfalls ein validiertes
MKS-Modell mit Muskulatur und beschrieben den Einfluss einer individuellen
Muskelgeometrie auf den Einfluss der Belastung der Wirbelsaule (Bruno et al.,
2017). Auch wenn viele Autoren grundsétzlich dasselbe Muskelmodell (Hill “sches
Muskelmodell) in ihren Studien verwenden, ergeben sich im Detail Unterschiede.
Neben offensichtlichen Unterschieden, wie die Wahl der Ursprungs- und Ansatz-
punkte oder der Kraft pro Flache, die ein Muskel aufbringen kann, werden ver-
schiedene Aktivierungsdynamiken eingesetzt. Hierbei ist es wichtig, zwischen den
Begriffen Aktivitdt und Stimulation zu unterscheiden (Rockenfeller and Giinther,

2018). So ist nach Rockenfeller and Gunther (2018) die Aktivitat sowohl von der
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Lénge als auch von der Stimulation der Muskulatur abhéngig (siche ebenfalls

Kap. 4.2).

3.1 Inverse Dynamik und Vorwartsdynamik

Die Computermodellierung in der Biomechanik wird genutzt, um innere Kréfte
und Belastungen in den Strukturen des menschlichen Koérpers zu bestimmen (Kos-
terhon et al., 2024; Miiller et al., 2021), die nicht durch experimentelle Messungen
erfassbar sind. Als Beispiel sind fiir die Wirbelsédule die Belastung der ZWS, der
Ligamente oder die Kraft der Muskulatur zu nennen. Des Weiteren lassen sich
auf der Basis von Simulationen Erkrankungen (Steele et al., 2010) und deren Ein-
fluss auf die Dynamik des menschlichen Korpers untersuchen (Uchida and Delp,
2020). Auf der Basis des zweiten Newtonschen Gesetzes und unter der Verwen-
dung von Masse, Tragheit, Zwangsbedingungen, aufleren sowie inneren Kréften
konnen die zuvor genannten Aspekte berechnet werden. Bei den Berechnungen der
Bewegungsgleichungen werden zwei Ansétze unterschieden (Galbusera and Wilke,
2018, S. 260f.). Es wird zwischen einem vorwértsdynamischen oder im Kontrast
dazu einem invers dynamischen Ansatz unterschieden (Uchida and Delp, 2020,
S. 13ff.). Im Folgenden wird auf der Grundlage der Abbildungen 3.2 und 3.3 ver-
einfacht das Prinzip der Vorwértsdynamik und der inversen Dynamik erlautert.
In diesem Zusammenhang werden Vor- und Nachteile, erforderliche Messungen
sowie Modelle, die den jeweiligen Ansatz verwenden, vorgestellt.

Abbildung 3.2 zeigt den vorwartsdynamischen Ansatz. In dieser Methode wer-
den Bewegungen erzeugt, indem auflere sowie innere Krafte als “Input” in das
Modell eingegeben werden. Hierfiir muss die Muskulatur stimuliert werden, was
einem neuronalen Befehl des Gehirns gleicht. Aufgrund der Stimulation dndert
sich die Aktivitat der Muskeln und es kommt zu einer Langendnderung sowie einer
Kraft. Aufgrund der anatomischen Lage der Muskelziige entstehen somit Dreh-
momente in den Gelenken, welche zu einer Bewegung des Muskel-Skelettmodells
fithren (Uchida and Delp, 2020, S. 14). Vereinfacht kann gesagt werden, dass bei

diesem Ansatz die Kréfte, die auf das Modell wirken und die Massen und Trag-
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Abb. 3.2: Schematische Darstellung der verschiedenen Elemente einer vorwéartsdyna-
mischen Simulation (Uchida and Delp, 2020, Abb. 1.12, S. 14). Image © 2020 David
Delp, from Biomechanics of Movement: The Science of Sports, Robotics, and Rehabi-
litation by Thomas K. Uchida and Scott L. Delp (Cambridge, MA: The MIT Press,
2020). All rights reserved.

heitsmomente aller Teilkorper des Modells bekannt sind und somit die Beschleu-
nigungen der Teilkérper eines Modells bestimmt werden konnen. Uber die mathe-
matische Integration der Beschleunigungen konnen die Bewegungen des Modells
berechnet werden (Shabana, 2018, S. 16f.). Zur Vorhersage von moglichst phy-
siologischen Bewegungen sind demnach exakte Modellierungen der Muskulatur
aber auch der passiven und haltenden Strukturen notwendig. Je nach Anzahl der
Freiheitsgrade fiihren zu wenig stabilisierende Kréifte im vorwartsdynamischen
Ansatz sonst zu “kollabierenden” Modellen. Die optimale Steuerung der Mus-
kulatur stellt hierbei eine Schwierigkeit dar. Die Muskelaktivierung kann iiber
EMG-Messungen abgeschétzt werden (Galbusera and Wilke, 2018, S. 261) oder es
werden Algorithmen verwendet, mit deren Hilfe die Muskelkrafte zum Erreichen
einer bestimmten Kinematik in einem iterativen Prozess bestimmt werden (The-
len and Anderson, 2006). Dies ist ein Werkzeug, welches in der Software OpenSim
(Delp et al., 2007; Seth et al., 2018) zur Verfiigung steht und tiber die Vorgabe
einer Kinematik mit Hilfe eines Optimierungsalgorithmus die Stimulationen der

Muskulatur berechnet, welche zum Erreichen der gewiinschten Kinematik erfor-
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derlich sind. Aufgrund der Komplexitat des vorwartsdynamischen Ansatzes und
der dafiir notwendigen umfangreichen, moglichst physiologischen Modellierung
wird dieser Ansatz im Bereich der Wirbelsaule, im Vergleich zur invers dyna-
mischen Vorgehensweise, seltener verwendet (Guo et al., 2021; Meszaros-Beller
et al., 2023b; Miiller et al., 2021; Remus et al., 2023; Silvestros et al., 2019).
Dementgegen wird der vorwértsdynamische Ansatz in der Ganganalyse haufiger
verwendet, vgl. (Ong et al., 2019; Rajagopal et al., 2016; Steele et al., 2010, 2012;
Thelen and Anderson, 2006), vgl. Ubersichtspublikationen (Trinler et al., 2018,
Tab. 1) und vgl. Buchkapitel (Uchida and Delp, 2020, Kap.10-13). In der Lite-
ratur werden héufig die Begriffe “EMG-driven” oder “muscle-driven” mit dem

vorwartsdynamischen Ansatz gleichgesetzt.

External forces

Velocities,
Muscle forces Moments Accelerations  Angles Positions

Inverse

Optimization . -
kinematics

Abb. 3.3: Schematische Darstellung der verschiedenen Elemente einer invers-
dynamischen Simulation (Uchida and Delp, 2020, Abb. 1.13, S. 15) Image © 2020
David Delp.

Bei dem umgekehrten, invers dynamischen, Ansatz wird keine Bewegung als
Ergebnis berechnet, sondern als “Input” zur Berechnung der notwendigen Dreh-
momente und der Muskelkréfte verwendet (vgl.Abb. 3.3). Somit werden bei der
inversen Dynamik kinematische sowie dynamometrische Messungen als Grund-

lage verwendet, um die Drehmomente in den Gelenken, die zu einer Bewegung
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fiihren, zu berechnen. Auf der Basis des zweiten Newtonschen Axioms kann die
inverse Dynamik vereinfacht zusammengefasst werden, als die Berechnung der
notwendigen Kraft zur Beschleunigung eines Teilkérpers mit einer definierten
Masse. Hierfiir miissen die initial gemessenen Weg-Zeit-Daten zweifach differen-
ziert werden. In der Modellierung wird zunéchst ein MKS-Modell erstellt und die
Weg-Zeit-Daten in dieses integriert. Dieser Prozess wird als inverse Kinematik
beschrieben. Uber die bereits erwihnte zweifache Differenzierung der Gelenk-
winkel (oder Strecken) werden die Gelenkgeschwindigkeit und -beschleunigung
abgeschétzt. Unter der Hinzunahme der Bodenreaktionskrafte konnen anschlie-
Bend die Gelenkmomente bestimmt werden. Mit Optimierungsverfahren werden
die Muskelkréfte abgeschétzt, vgl. Abb. 3.3, Galbusera and Wilke 2018, S. 260f.;
Uchida and Delp 2020, S. 14f. Die Ergebnisse dieses Ansatzes hdngen zum einen
von der Modellierung ab und zum anderen von der Qualitat der Messdaten (Byr-
ne et al., 2020). Eine géngige Methode ist die Erfassung der Kinematik durch ein
motion capture System (Galbusera and Wilke, 2018, S. 261) oder durch IMU Sen-
soren, mit denen die lineare Beschleunigung und Winkelgeschwindigkeit bestimmt
werden kann (Uchida and Delp, 2020, S. 165). Hierbei ist zu beachten, dass bei
dem invers kinematischen bzw. invers dynamischen Ansatz fiir jeden Freiheits-
grad des Modells kinematische Informationen zur Verfiigung stehen miissen. Da
dies mit den beschriebenen Messmethoden im Bereich der Wirbelsaule fast nicht
moglich ist, miissen die Freiheitsgrade der Wirbel, wie bereits erlautert, kiinstlich
reduziert werden (Bruno et al., 2015; Christophy et al., 2012). Auf der Basis von
biplanaren Rontgenfilmen der LWS konnte gezeigt werden, dass sich die einzel-
nen Wirbel deutlich komplexer bewegen als in vielen Modellen angenommen wird
und diese Bewegungen einen Einfluss auf die Belastungsabschétzungen der Ge-
lenkmomente und -kréfte haben (Aiyangar et al., 2014, 2015, 2017; Byrne et al.,
2020; Dombrowski et al., 2018).

Beide Verfahren haben Vor- und Nachteile. Die Auswahl der Methode sowie
des gesamten Modells sind von der wissenschaftlichen Fragestellung abhangig. Zu-
sammenfassend kann gesagt werden, dass die Vorteile der vorwartsdynamischen

Simulationen in der moglichen Vorhersage von Bewegungen, die durch verédnderte
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Bedingungen hervorgerufen werden, liegen. Dementgegen liegen die Vorteile des
invers dynamischen Ansatzes in der Verwendung von groflen muskuloskelettalen
Modellen, um so Abschétzungen von Gelenkbelastungen und Muskelkraften bei

groflen Bewegungen machen zu kénnen.

3.2 Zusammenfassung und Forschungsziele

Computermodelle sind in der Wirbelsaulenforschung ein elaboriertes Mittel zur
Belastungsbestimmung. Viele Studien basieren auf Messungen der Kinematik und
der Dynamik sowie der Integration dieser Daten in generische muskuloskelettale
Modelle. Im Anschluss werden tber invers dynamische oder statische Berech-
nungsverfahren Muskelkréfte und die Belastungen der Gelenke berechnet und
interpretiert. Der weniger verbreitete Ansatz der vorwartsdynamischen Simula-
tionen basiert auf der Eingabe von Muskelstimulationen oder -aktivitdten zur
Bestimmung der Kinematik des Modells sowie weiterer innerer Kréafte, wie der
passiven Strukturen. Dieser Ansatz ermoglicht die Vorhersage von Bewegungen,
wenn sich Parameter im Modell verdndern, die z.B. degenerative Veranderungen
der LWS darstellen konnen. Dieser Ansatz soll in der vorliegenden Arbeit in der
Simulation von geometrisch individuellen MKS-Modellen verwendet werden. Im
Folgenden werden die wissenschaftlichen Fragestellungen und Hypothesen darge-
legt. Der jeweilige ausfithrlichere theoretische Hintergrund zu den wissenschaftli-

chen Zielen ist in den dazugehorigen Kapiteln (siehe 5.1, 6.1 und 7.1) zu finden.

1. Laut Huch and Jiirgens (2015) begiinstigen Fehlhaltungen der Wirbelsau-
le, wie das “Hohlkreuz” (Hyperlordose), das Auftreten von chronischen
Riickenschmerzen, wobei die LWS besonders héufig betroffen ist (Huch and
Jurgens, 2015, S. 104). Weitere Studien zeigen, dass die Krimmung der
Wirbelsaule, die Kyphose der BWS und die Lordose der LWS, Einfluss
auf die Belastungsverteilung und das Aufkommen von Symptomen und Pa-
thologien haben (Briggs et al., 2007; Bruno et al., 2012, 2017; Gezelbash
et al., 2016; Jentzsch et al., 2017; Keller et al., 2005; Meakin et al., 2009;
Shirazi-Adl et al., 2002). Jedoch sind dies ausschlielich qualitative Aus-
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sagen. Unter Verwendung von individuellen MKS-Modellen der LWS und
des vorwartsdynamischen Ansatzes sollen quantitative Aussagen tiber den
Zusammenhang der lumbalen Lordose (LL) und der Belastungsverteilung
auf die ZWS und Facettengelenke unter Hinzunahme des stabilisierenden
M. multifidus untersucht werden. Es wird angenommen, dass die Belastung
der ZWS in hypolordotischen LWS (wenig stark gekriimmt) grofler ist als
in hyperlordotischen (starke Auspragung der Lordose) und vice versa die
Belastung in den Facettengelenkflichen in hyperlordotischen LWS grofier
ist als in hypolordotischen LWS.

. Zur Beschreibung des individuellen Bewegungsverhalten der einzelnen Wir-
bel lassen sich im zweidimensionalen Raum Drehzentren bzw. im dreidi-
mensionalen Raum endliche Schraubachsen bestimmen, vgl. Abb. 6.2 und
Aiyangar et al. (2017). Nach verschiedenen Autoren kann der zeitliche Ver-
lauf der Schraubachsen genutzt werden, um Bandscheibendegenerationen
sowie pathologischen Verdnderungen zu erkennen (Bogduk et al., 1995; Cos-
sette et al., 1971; Ellingson and Nuckley, 2015; Gertzbein et al., 1985; Rous-
seau et al., 2006) oder bei der Entwicklung von Implantaten eingesetzt wer-
den (Kantelhardt et al., 2015; Niosi et al., 2006). Kantelhardt et al. (2015)
haben zum Beispiel versucht, iiber die Rekonstruktion der Drehzentren die
Steifigkeit von dynamischen Implantaten zu ermitteln. Die dargestellten
Drehzentren befinden sich bei dieser Studie im Bandscheibenfach (Kantel-
hardt et al., 2015, Abb. 1,4). Auch in weiteren Studien wird angenommen,
dass sich die Drehzentren jeweils im Bandscheibenfach befinden (Abouhoss-
ein et al., 2013; Ellingson and Nuckley, 2015). Aiyangar et al. (2017) konnten
jedoch mithilfe von biplanaren Réntgenfilmen zeigen, dass die Drehzentren,
anders als bis dato angenommen, sich jeweils im kaudalen Wirbel befinden
und bei einer Flexionsbewegung von posterior nach anterior verschieben.
Zur Verwendung der Drehzentren bzw. Schraubachsen als kinematisches
Kriterium fehlt jedoch ein statistischer Konfidenzbereich in welchem die
Schraubachsen bei gesunden LWS liegen. Unter Verwendung von geome-

trisch individuellen MKS-Modellen und des vorwértsdynamischen Ansatzes
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soll eine Methode vorgestellt werden, mit welcher ein Konfidenzbereich fiir
die Drehzentren definiert werden kann. Es wird angenommen, dass die La-
ge der Drehzentren in Abhéngigkeit der Belastungen (Drehmoment- oder

Muskelgesteuert) der Modelle variieren.

. Degenerative Veranderungen der LWS sowie die daraus resultierenden Schmer-
zen konnen als Volksleiden bezeichnet werden (vgl. Kap. 1. Riickenschmer-
zen stellen eins der haufigsten medizinischen Symptome dar (HeliGvaara
et al., 1989; Raspe, 2012; Schmidt et al., 2007). Eine dieser degenerativen
Veranderungen ist die sogenannte Spondylolisthese (Wirbelgleiten), bei der
ein Wirbel sich anterior zum kaudalen Wirbel verschiebt (vgl. Abb. 7.1).
Degenerative Verdanderungen der Wirbel, im speziellen der ZWS, kénnen
die Ursache fiir eine solche Spondylolisthese sein und werden demnach als
degenerative Spondylolisthese (DS) bezeichnet (Fritsch, 2003). Eine Folge
des Wirbelgleitens kann die sogenannte Stenose sein, bei welcher der am
Wirbel austretende Spinalnerv eingeengt wird, wodurch es zu verschiede-
nen Symptomen kommen kann (Fritsch, 2003). Zur operativen Behandlung
dieser Stenosen werden verschiedene Dekompressionsverfahren eingesetzt,
welche in in-vitro Studien bereits untersucht wurden (Bisschop et al., 2014;
Hartmann et al., 2012; Ho et al., 2015). Das Erfassen von kinematischen An-
derungen sowie eine daraus resultierende Verdnderung der Belastungsver-
teilung ist im in-vitro Experiment schwierig zu erreichen. Demnach ist das
dritte Ziel dieser Forschungsarbeit die Darstellung und Analyse von drei ver-
schiedenen Dekompressionsmethoden unter Verwendung von geometrisch
individuellen MKS-Modellen sowie des vorwértsdynamischen Ansatzes. Es
wird vermutet, dass mit steigender Invasivitidt der Operationsmethode das
Drehmoment um die Querachse, also in Flexions- und Extensionsrichtung

zunimmt.
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4]  Modellerstellung

Die in dieser Arbeit vorgestellten Modelle basieren auf tatsidchlichen Patienten-
daten. Zum einen wurden zur Modellerstellung CT-Daten von Patienten aus dem
Trauma-Raum genutzt und zum anderen wurden bewusst Patientendaten verwen-
det, die eine stabile Spondylolisthese bzw. ein stabiles Wirbelgleiten aufwiesen.
Bei einer stabilen Spondylolisthese findet in der Bewegung kein zusétzliches Glei-
ten des Wirbels statt. Bei Patienten aus dem Trauma-Raum handelt es sich um
Menschen die aufgrund eines Unfalls in die Uniklinik Mainz eingeliefert wurden,
wobei aus Sicherheitsgriinden ein CT des gesamten Korpers angefertigt wurde.
Diese Patienten, deren Daten zur Segmentierung und Modellierung genutzt wur-
den, wurden alle als “gesund” eingestuft.

Im folgenden Kapitel wird die Methode der Segmentierung der CT-Daten von
Wirbeln zur Erstellung von volumetrischen Daten zur Modellierung erlautert. Im
Anschluss wird der grundséatzliche Aufbau der individuellen Modelle erlautert.
Abbildung 4.1 zeigt zusammenfassend den gesamten Prozess der Segmentierung
und des Modellaufbaus. In Abbildung 4.1a ist die Segmentierung der Daten dar-
gestellt. Auf den Oberflichen die in der Segmentierung generiert werden, wer-
den die Ansatzpunkte der Ligamente sowie der Muskeln definiert (Abb. 4.1b)
und anschlieflend unveréndert in die Simulationssoftware iiberfithrt (Abb. 4.1c).
Dort werden die Ligamente und die Kontaktflichen zur Modellierung erstellt

(Abb. 4.1c, d) sowie die Gelenke und Freiheitsgrade definiert (Abb. 4.1e).

4.1 Segmentierung

Das Ziel der Segmentierung besteht darin, aus klinischen Daten wie CT oder
MRT, die téglich erhoben werden, fiir die Computermodellierung verwendbare
Oberflaichen zu generieren. Die Abbildung 4.2 skizziert den groben Segmentie-
rungsprozess, also das nutzbar machen der CT-Daten der Wirbelsdule fiir die
individuelle Computermodellierung.

Die Grundlage fiir diese individuellen Computermodelle bilden Patienten-

daten, die in Form von CT-Aufnahmen als DICOM-Daten vorliegen. Fiir den
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Abb. 4.1: Prozess des Erstellens von subjekt-spezifischen Mehrkorper-
Simulationsmodellen (MKS-Modellen). (a) CT-Scan menschlicher Wirbelsdulen
und semi-automatische Segmentierung der knéchernen Strukturen, was Volumendaten
fir jede Lendenwirbelsdule liefert (lila), wobei die anatomischen Merkmale, wie
die Hohe des Bandscheibenfachs unverédndert bleiben. (b) Manuelle Definition der
Ansatzpunkte fir Ligamente auf der Oberfliche jedes Wirbels. (c¢) Automatische
Ubertragung der knochernen Volumen und der Ansatzpunkte in die Simulati-
onssoftware. Die roten Punkt-zu-Punkt Verbindungen zeigen die verschiedenen
Ligamente, die alle Bewegungssegmente miteinander verbinden. (d) Modellierung
der Kontaktfliche der Facettengelenke durch die Definition von neun Punkten auf
jeder Facettengelenkflache und anschlielende Approximation einer Ebene durch diese
Punkte. (e) Positionierung des Gelenks in jedem Bewegungssegment und Definition
der sechs DOF. Bildnachweis: Kosterhon et al. (2024) lizenziert durch CC BY 4.0
https:/ /creativecommons.org/licenses/by/4.0/.

Segmentierungsprozess wurde die Software AMIRA (Thermo Fisher Scientific,
Waltham, MA, USA) verwendet. Uber verschiedene Visualisierungseinstellungen
der Dichte konnen die Bilddaten so dargestellt werden, dass lediglich knocher-
ne Strukturen zu sehen sind. Die Abbildung 4.3a zeigt die Visualisierung eines
CT-Datensatzes im Ausgangszustand. Durch die Anpassung der verschiedenen
Parameter kann die Bilddarstellung verédndert werden, sodass das Weichteilgewe-
be herausgefiltert wird. In Abbildung 4.3b wurde die Dichte so angepasst, dass
die Knochenstruktur bereits erkennbar ist. Im Vergleich zu Abbildung 4.3c wird
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Abb. 4.2: Ubersicht des Segmentierungsprozesses einer gesamten Wirbelsiule mit
Schédel und Becken in AMIRA (Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, USA). Bild-
nachweis: Damm (2019, Abb. 33, S. 36)

deutlich, dass die Organe noch sichtbar sind. Da diese beim weiteren Segmentieren
storen konnten, wurde die Bilddarstellung der Dichte so weit verdndert, bis aus-
schliellich knécherne Strukturen sichtbar sind. Fir eine optimale Modellierung
missen die einzelnen Wirbel sowie das Sacrum getrennt voneinander vorliegen,

sodass am Ende einzelne Objekte zur Verfiigung stehen.

(a)

Abb. 4.3: Darstellung der DICOM-Daten einer Lendenwirbelsdule in AMIRA (Thermo
Fisher Scientific, Waltham, MA, USA). a)-c) zeigt verschiedene visuelle Einstellungen
der Dichte zur Identifikation der kndchernen Strukturen. Bildnachweis: Miller (2019).

Aus diesem Grund erfolgt keine Segmentierung der gesamten Wirbelsaule
als Einheit, sondern jedes Wirbels wird einzeln. Abbildung 4.4 zeigt eine CT-
Aufnahme des Wirbels L1 aus frontaler (a) und lateraler (b) Perspektive, nach-
dem die restlichen Wirbel, das Sacrum sowie alle Organe, Weichteile, Haut etc.
entfernt wurden. Im néchsten Schritt erfolgt die Fein-Segmentierung, wobei die

einzelnen Schichten der CT-Aufnahme zur realitdtsnahen Nachbildung verwendet
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werden (vgl. Abb. 4.5).

Abb. 4.4: Grob segmentierte Wirbel einer exemplarischen DICOM-Datei aus a) fron-
taler Sicht und b) lateraler Sicht. Bildnachweis: Miiller (2019).

In den Schichtaufnahmen schligt die Software AMIRA die duflere Grenze
der Wirbel vor, wobei darauf geachtet werden muss, dass insbesondere im Be-
reich der Facettengelenke zwei Wirbel nicht miteinander in Kontakt kommen
(siche Abb. 4.5). Zuséatzlich wurden manuelle Verbesserungen vorgenommen, um
Aspekte zu korrigieren, die von der Software nicht automatisch erfasst werden
konnen. Der Wirbelkanal wurde ebenfalls frei geschnitten, da in diesem Bereich
Ansatzpunkte fir Ligamente definiert werden. Nach der Kontrolle aller Schichten
und Markierung des gewtinschten Bereichs erstellt das Programm automatisch
ein dreidimensionales Objekt, wie in Abbildung 4.6 dargestellt. Hierbei sind die

einzeln vorliegenden Wirbel erkennbar.

Abb. 4.5: CT-Schichtbild eines Wirbels mit vorgeschlagenen Auflengrenzen (lila) des
Wirbels durch die Software AMIRA. Bildnachweis: Miller (2019).
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() (b)

Abb. 4.6: Fertig segmentierte Wirbel einer exemplarischen DICOM-Datei, vgl. 4.4 aus
a) frontaler Sicht und b) lateraler Sicht. Bildnachweis: Miiller (2019).

Nach der Segmentierung werden Marker als Ligamentansatzpunkte auf der
Oberflache der LWS definiert. Insgesamt ergeben sich 47 gesetzte Punkte, wie in
Abbildung 4.7 dargestellt.

(a) (b) (c)

Abb. 4.7: Segmentierter Wirbel in AMIRA mit gesetzten Ansatzpunkten zur Model-
lierung der passiven Strukturen aus a) dorsaler Perspektive, b) lateraler Perspektive
und c) frontaler Perspektive. Bildnachweis: Miiller (2019).

Im néchsten Schritt wurden auf den Facettengelenkflichen neun weitere Mar-
ker platziert. Aus diesen Markern werden Regressionsflichen berechnet, die als
Gelenkflachen fiir Berechnungen dienen. Abbildung 4.8 zeigt einen Wirbel L2 mit
Markern auf den kranialen Gelenkflichen und visualisiert die Regressionsfliche
als schwach rote Linien. Eine anschaulichere Visualisierung der Regressionsflichen

ist in 4.1d dargestellt.
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Abb. 4.8: Segmentierter einzelner Wirbel aus dorsaler Sicht mit 18 Markern (gelbe
Punkte) auf den jeweiligen kranialen Facettengelenkflichen. Auf den Facettengelenk-
flachen sitzen jeweils nur neun Marker. Die weiteren neun Marker liegen auf der nicht
visualisierten Gelenkfliche der kaudalen Facettengelenke des Wirbels L1. Diese sind
notwendig zur Berechnung der Regressionfliche zwischen beiden Gelenkflachen. Bild-
nachweis: Miiller (2019).

4.2 Aufbau der MKS-Modelle

Im folgenden Kapitel wird der grundséitzliche Aufbau der individuellen MKS-
Modelle erlautert. Fiir die Untersuchung in Kapitel 5 iiber eine verdanderte Belas-
tung der LWS in Abhéngigkeit der Kurvatur wurden 28 MKS-Modelle basierend
auf CT-Daten von gesunden Patienten (d.h. keine Anzeichen von Degenerati-
on; 32,7 £14,5Jahre, wobei das Alter von zwei Probanden nicht bekannt war)
verwendet. Fiir die Untersuchung in Kapitel 6 wurden insgesamt sieben indi-
viduelle MKS-Modelle von gesunden Probanden (sechs Ménner und eine Frau
im Alter von 32,6 + 7,04 Jahren) verwendet. Fir die Untersuchung in Kapitel
7 wurden 15 individuelle MKS-Modelle verwendet, die auf Patientendaten mit
einer akuten stabilen Spondylolisthese basieren. Die verwendeten Modelle der
Untersuchungen aus den Kapiteln 5 und 6 beinhalten aktive Strukturen in Form
der beteiligten Muskulatur. Die MKS-Modelle in Kapitel 7 werden ausschliellich
durch passive Elemente in Form von Ligamenten, ZWS und Facettengelenken
sowie duBeren Kréften in den vorwértsdynamischen Simulationen belastet. Als
geometrische Basis werden die semi-automatisch segmentierten Wirbel verwen-
det, welche als Starrkorper unverdndert in die Simulationssoftware SIMPACK
(Dassault systémes, France) transferiert werden. Bei diesem Prozess bleibt die

subjekt-spezifische Morphologie der kndchernen Strukturen und die individuel-
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len Kriitmmungen der LWS erhalten. Somit bleiben der Facettengelenkspalt sowie
die Hohe des Zwischenwirbelscheibenfaches unverandert. Dies hat wiederum einen
Einfluss auf die Lage der Ligamente und der Muskulatur, da sich aufgrund der in-
dividuellen Geometrien spezifische Ansatzpunkte erschlieffen und diese ebenfalls
unverdndert von AMIRA nach SIMPACK transferiert werden (siche Abb. 4.7
und 4.8 in Kap. 4.1). Abbildung 4.9 zeigt beispielhaft CT-Daten, welche unver-
andert in die Simulationssoftware SIMPACK iibertragen wurden. Teilabbildung
4.9a) zeigt den CT-Datensatz, b) die segmentierten Oberflichen und c¢) das finale

Computermodell.

(b)

Abb. 4.9: Exemplarische LWS zur Darstellung der Generierung von Modellen mit
individueller Morphologie. Bildnachweis: Miiller (2019).

Neben der individuellen Geometrie sind die MKS-Modelle identisch aufgebaut,
weshalb im Folgenden nicht zwischen den Modellen der einzelnen Anwendungen
(sieche Kap. 5-7) unterschieden wird. Da die CT-Daten immer von liegenden Pa-
tienten aufgenommen wurden, miissen die LWS-Modelle virtuell gedreht bzw.
rdumlich ausgerichtet werden. Aufrecht wurde so definiert, dass die kraniale End-
platte des Wirbels L3 parallel zur Transversalebene ausgerichtet war (Rupp et al.,
2015, Tab. 1), d.h. orthogonal zur Wirkungslinie der Schwerkraft. Die Ausrich-
tung der anderen Wirbel im Verhéltnis zu L3 unverandert. Diese Definition wurde

fiir alle Modelle beibehalten, um die Vergleichbarkeit sicherzustellen. Hierbei ist
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zu bedenken, dass besonders die ZWS in der liegenden Position weniger stark be-
lastet sind als in der aufrechten (stehenden) Position (Wilke et al., 1999, Tab. 1).
Studien zeigen jedoch, dass die Kurvatur der LWS im liegenden und stehenden
Zustand vergleichbar sind (Meakin et al., 2009; Wood et al., 1996). Die knocher-
nen Starrkérper L1-SA sind gelenkig miteinander verbunden, wobei das SA der
Fixpunkt ist und dementsprechend keine DOF hat. Alle anderen Wirbel sind mit
Gelenken mit sechs DOF verbunden. Folglich sind Translationen sowie Rotationen
entlang und um alle Koordinatenachsen moglich (4.1e). Die Position des Gelenks
wird mit Hilfe der Ansatzpunkte fiir die Ligamente bestimmt. Es werden Ebenen
fiir die Deckflachen der Wirbel bestimmt und eine Winkelhalbierende zwischen
zwei Ebenen von zwei benachbarten Wirbeln berechnet. Der Mittelpunkt von je-
weils zwei Lotfulpunkten, die ausgehend von dem Wirbelkorpermittelpunkt auf
die Winkelhalbierende bestimmt wurden, bildet den Mittelpunkt der ZWS und
liefert somit auch die Position des Gelenks (Damm, 2019, Abb. 52).

Passive Elemente

Neben den Geometrien, der Ausrichtung der Starrkoérper im Raum sowie der De-
finition der DOF werden passive Kraftelemente in Form von Ligamenten, ZWS
und Facettengelenken in den Modellen definiert, sodass eine moglichst physio-
logische Kinematik in vorwértsdynamischen Simulationen erzeugt werden kann.
Zur Darstellung der Ligamente wurden nach der Segmentierung (Kap. 4.1) insge-
samt 47 Punkte pro Wirbel manuell an den Oberflichen entsprechend anatomi-
scher Landmarken platziert (siche Abb. 4.1b). Diese Marker bilden die subjekt-
spezifischen Ansatzpunkte der Ligamente sowie der Muskeln (Schiinke et al.,
2014) und wurden von Medizinern der Neurochirurgie des Universitétsklinikums
Mainz iiberpriift und bestéatigt. Die Ligamente werden durch eindimensionale
masselose Kraftelemente (siche Abb. 4.10) mit jeweils einer nicht-linearen Kraft-
Langen-Charakteristik und einer linearen Dampfung modelliert, die aus einem
in-silico Experiment stammen (Damm et al., 2020). In diesem Experiment wurde
eine Kadaverstudie von Heuer et al. (2007) rickwarts simuliert: In der initialen

Studie wurden schrittweise die Ligamente entfernt und die ROM bei einem defi-
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nierten auBeren Drehmoment bestimmt (Heuer et al., 2007). Zum Bestimmen der
nicht-linearen Kraft-Léngen-Charakteristik haben Damm et al. (2020) die Stei-
figkeit der verschiedenen Ligamente und der ZWS schrittweise optimiert, sodass
die exakte Kinematik der Wirbelsegmente der Kadaverstudie reproduziert wer-
den konnten (Damm et al., 2020). Anschliefend wurden die hieraus resultierenden
nicht-linearen Feder-Dampfer-Elemente (Damm et al., 2020, Abb. 5, Gleichungen
(6)-(7)) und Modellkonfigurationen tiber einen Vergleich des intradiskalen Drucks
validiert (Damm et al., 2020; Wilke et al., 1996). Es wurde festgestellt, dass die
Ligamente erheblich weniger steif sind, als in klassischen Datensatzen vorgeschla-
gen wird (Chazal et al., 1985; Shirazi-Adl et al., 1986; White III and Panjabi,
1990). Eine weitere Studie, die in-vivo Experimente und Computersimulationen
kombiniert, unterstiitzt diese Erkenntnis (Morl et al., 2020). Die Vorspannung
der Ligamente wurde auf der Basis verschiedener Literaturdaten eingestellt, vgl.
(Damm et al., 2020, Abschnitt 2.2.4). Abbildung 4.10 zeigt die sieben verschie-
denen Ligamente, welche als eindimensionale Kraftelemente im Modell représen-
tiert werden. Die sechs DOF viskoelastischer Bandscheibengelenke zwischen zwei
benachbarten Wirbeln, die die ZWS représentieren, wurden durch nicht-lineare
Drehmoment-Winkel- und Kraft-Deformationscharakteristiken fir die Bewegung
in SI-Richtung, lineare Kraft-Deformationscharakteristiken fiir Bewegungen in
AP-Richtung und Translationen zur Seite. Zusétzlich wurden lineare Dampfungs-
elemente modelliert (Damm et al., 2020, Abb. 4, Gleichungen (1)-(2)). Die transla-
tionsbezogenen Charakteristika der ZWS wurden durch viskoelastische Elemente
mit entsprechenden Kraft-Dehnungscharakteristika aus Belastungsexperimenten
bestimmt (Damm, 2019; Hausen, 2013; Schmoelz et al., 2012). Die Facettengelen-
ke wurden durch eindimensionale, lineare viskoelastische Kraftelemente realisiert.
Aus den in der Segmentierung (Kap. 4.1) gesetzten neun Punkten pro Facet-
tengelenkflache wurden in AMIRA Regressionsebenen berechnet, welche mittig
zwischen den (gekriimmten) benachbarten superioren und inferioren Gelenkfacet-
ten angeordnet sind (sieche Abb. 4.1d). Zusatzlich wurde ein Punkt auf einer der
beiden Facettengelenkflichen definiert. Die Gegenkraft, die bei einem Kontakt

entsteht, ist abhangig von der senkrechten Distanz des mittleren Punktes und
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der Regressionsebene, wobei es hierbei keine Rolle spielt, ob die Ebene gekriitmmt
ist oder nicht (vgl. Kap. 3: lineares Feder-Dampfer-Element mit 12000 [%] und
4000 [X2]). Scherkréfte oder Reibungen werden vernachléssigt. Negative (anzie-
hende) Krifte wurden ebenfalls fiir diese Strukturen nicht beriicksichtigt. Statt-
dessen kompensieren die Kapselbander (CL) (siche Abb. 4.10d) die “ziehenden”
Kréafte. In den Modellen in Kapitel 6 wurden gekriimmte Facettengelenkfldchen
als Regressionsflichen verwendet (Damm et al., 2020).

Die Gleichungen zur Darstellung der passiven Elemente wurden einfithrend
in Kapitel 3 dargelegt. Die exakten Parameter stammen aus der Untersuchung
von Damm et al. (2020). Alle passiven Elemente wurden in einer fritheren Studie
validiert (Damm et al., 2020), indem der intradiskale Druck mit Literaturdaten

von Wilke et al. (1996) verglichen wurde.

Abb. 4.10: Exemplarische LWS mit visualisierten Ligamenten (rote Strecken): a) zeigt
die LWS aus lateraler Perspektive und das Lig. longitudinale anterior (ALL) sowie
posterior (PLL), b) zeigt ebenfalls die LWS aus lateraler Perspektive und das Lig.
supraspinale (SLL) sowie das Lig. interspinale (ISL), ¢) und d) zeigen die LWS aus
dorsaler Perspektive und das Lig. flavum (FL), das Lig. intertransversarium (ITL)
sowie die Kapselligamente (CL). Bildnachweis: Miiller (2019).

Aktive Elemente
Die Muskulatur stellt die aktiven Elemente in den MKS-Modellen dar. Mit dem
Ziel, eine moglichst physiologischen Muskulatur zu reprasentieren, wird das Mus-
kelmodell nach Hill in den LWS Modellen verwendet (Haeufle et al., 2014). Im
Folgenden wird zunéchst vereinfacht, dass Muskelmodell nach Hill vorgestellt und
anschliefend die Integration in die subjekt-spezifischen MKS-Modelle dargelegt.
Abb. 4.11 zeigt schematisch das Muskelmodell mit seinen vier Anteilen. Die ge-
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samte Muskel-Sehnen-Einheit wird als MTC (englisch: muscle-tendon-complex).
Diese Einheit lasst sich in zwei Gruppen unterteilen, die jeweils aus zwei Elemen-
ten bestehen. Der aktive Teil, umgangssprachlich als Muskelbauch bezeichnet,
wird hier als kontraktiles Element (CE) bezeichnet, welches von einer parallel-
elastischen Einheit (PEE) umgeben ist, welches die Funktion einer Faszie dar-
stellt. Die Léngen der beiden Elemente CE und PEE sind immer gleich und wer-
den als lcg bezeichnet. Das modellierte CE berechnet die theoretisch erzeugten
Krafte durch die Kontraktion der Muskulatur und stellt somit den in Abb. 2.7
dargestellten Mechanismus dar. Der Muskel inseriert tiber die Sehne am Knochen.
Im Hill “schen Muskelmodell stellt das seriell-elastische Element (SEE) die Sehne
dar. Parallel zu dem SEE liegt das seriell-ddmpfende Element (SDE) (Gunther
et al., 2007). Auch hier haben beide Elemente dieselbe Lange (Isgg). Zur “Ak-
tivierung” der Muskulatur wird die Hatzsche Aktivierungsdynamik, welche von
Rockenfeller and Giinther (2018) verbesserte wurde, verwendet. Diese stellt den
Einfluss der Calciumionenkonzentration auf die Aktivitdt des Muskels dar und
wird als Stimulation bezeichnet. Die Stimulation (o(t) € [0;1]) steuert die Cal-
ciumionenkonzentration im Muskel tber die Zeit (t). Die letztendliche Aktivitat
(q)des CE ist von der der Stimulation (o(t)) und der Lénge (Icg) abhéngig. Die
gesamte theoretisch berechnete Kraft des MTC ist abhéngig von ¢, lyrc, Ivte,

log, log-
PEE SEE
| — T 1
I fr— I I I
: — | : :
] CE | SDE |
| 3 (sEE |
| |
ZMTC

Abb. 4.11: Schematische Darstellung des Hill "schen Muskelmodells. Das Muskelm-
odell zeigt die gesamte Muskel-Sehnen-Einheit (MTC) sowie die einzelnen Anteile. Die
Muskelfasern werden durch das kontraktile Element (CE) dargestellt, welche von Fas-
zien umbhiillt werden, die als parallel-elastisches Element (PEE) représentiert sind. Die
Sehne wird als seriell-elastisches Element (SEE) mit einem seriell-ddmpfenden Element
(SDE) dargestellt. Bildnachweis: Haeufle et al. (2014, Abb. 1).
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Im Hinblick auf die individuellen MKS-Modelle wurden der M. multifidus
und der M. psoas major durch Punkt-zu-Punkt Kraftelemente basierend auf dem
Hill “schen Muskelmodell verwendet (Rockenfeller and Giinther, 2016, Anhang A).
Da weder kinematische noch kinetische Daten fiir eine ausfiihrliche Parameterab-
schatzung verfliighbar waren, wurden die Parameter fiir Sehnen- und Faserlangen
aus der Literatur entnommen, insbesondere aus Christophy et al. (2012). Fur
jeden Muskelstrang wurden die Werte fiir eine optimale Faserlinge und Ruhe-
lange der Sehne aus der Literatur iibernommen (Christophy et al., 2012, Tab. 1,
Spalte 7,9). Um das Léngenverhaltnis von Muskelfaser (CE) zu Sehne (SEE) als
wichtige funktionale Kenngrofie (Morl et al., 2015) beizubehalten, wurden beide
GroBen gleichméfig skaliert. Demnach wurden beide Langen (lcg und lsgg) um
5% erhoht, wenn die Entfernung vom Ursprung bis zum Ansatzpunkt 5% hoher
war als die Literaturreferenz. Das Langenverhaltnis von Faser zu Sehne fiir jeden
Muskelstrang betrug 2,85 fiir den M. psoas major und 2,47 fiir den M. multifi-
dus. Fiir eins der subjekt-spezifischen Modelle werden beispielhaft die optimale
Faserlange des CE und Ruheldnge der Sehne fiir beide Muskelgruppen in Tabelle
A.1 dargelegt. Die maximale Kraft des M. psoas major wurde auf 80 N fir je-
den Strang definiert, was dem Medianwert aus (Christophy et al., 2012, Tab. 1,
Spalte 4) der Strange des M. psoas major, die nicht an den ZWS ansetzen, ent-
spricht. Die Kraft des M. multifidus wurde auf 21 N fiir jeden Strang definiert.
Dies entspricht ebenfalls dem Medianwert fiir die nicht-laminaren Anteile des M.
multifidus (Christophy et al., 2012, Tab. 1, Spalte 4).

Die Parameter Fy,.x (Maximalkraft des kontraktilen Elements), lcg,,, (opti-
male Faserldnge, lsgg, (Ruhelénge der Sehne) wurden in allen Modellen indivi-
duell auf die entsprechende Geometrie angepasst. Die Steuerungsfunktion o(t)
(Stimulation) wird in Abhéngigkeit der Belastung der MKS-Modelle angepasst.
Die tibrigen Parameter des Hill “schen Muskelmodells wurden als generisch ange-
nommen und aus (Giinther et al., 2007, Tabelle 2) (Kontraktionsdynamik) und
Rockenfeller and Giinther (2018) (Aktivierungsdynamik) entnommen. Die Abbil-
dung 4.12 zeigt beispielhaft eine LWS in der DICOM Darstellung (4.12a) sowie
das fertige Modell mit den passiven Strukturen 4.12b und den aktiven Strukturen
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(4.12c und 4.12d).

Abb. 4.12: Darstellung einer exemplarischen LWS in DICOM-Format und als fertiges
Modell mit passiven und aktiven Strukturen: (a) zeigt das CT Bild einer LWS, wel-
ches in die aufrechte Position rotiert wurde. (b) zeigt das MKS-Modell basierend auf
den subjekt-spezifischen CT-Geometrien, einschlieflich der passiven Strukturen (Liga-
mente, ZWS und Facettengelenke). (c) und (d) zeigen das fertige MKS-Modell mit
den passiven und aktiven Strukturen (M. multifidus und M. psoas major). Das Becken
dient als Ursprung fiir die Muskelgruppe des M. psoas major. Bildnachweis: Miiller
et al. (2021) lizenziert durch CC BY 4.0.

4.3 Validierung der MKS-Modelle

Die Validierung von MKS-Modellen stellt immer eine Herausforderung dar. Den-
noch ist sie absolut notwendig, um zu gewahrleisten, dass die Simulationen ver-
lassliche Ergebnisse liefern. Hicks et al. (2015) haben Best Practices zur Validie-
rung von Modellen bzw. Studien mit Modellen formuliert. Dabei haben sie den
Prozess der Verifikation bzw. Validierung in sieben Schritte eingeteilt. Schritt
Nummer vier beinhaltet das Vergleichen der Ergebnisse der inneren Kréfte, die
durch Modellsimulationen berechnet wurden, mit unabhéangigen Ergebnissen aus
in-vitro, in-vivo und in-silico Studien (Hicks et al., 2015, Kap.2). Eine der meist
zitierten und somit vermutlich auch zur Validierung genutzten Publikationen ist
von Wilke et al. (2001). In dieser Studie wurde ein Druckmesser in die ZWS zwi-
schen L4-L5 einer lebenden Person eingefiihrt und Messungen wahrend standar-
disierten Bewegungen vorgenommen. Zusatzlich stehen alle anthropometrischen

Daten dieses Probanden zur Verfigung (Wilke et al., 2001). Dies ist ein sehr
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besonderer Datensatz, da es ansonsten fast unmoglich ist, innere Krafte oder
Belastungen tatsachlich zu messen. Weitere Validierungsmoglichkeiten ergeben
sich durch den Vergleich von mehreren Modellen mit in-vivo oder teilweise auch
in-vitro Daten. Dreischarf et al. (2014) vergleichen das Ausmafl der Bewegung
(engl. range of motion, ROM) von insgesamt acht Finite-Element-Modellen sowie
einem in-vitro Datensatz. Weitere Daten zur Validierung von Modellen liefern
zum Beispiel die Studien von Rohlmann et al. (2008); Takahashi et al. (2006)

Zur Validierung der in dieser Arbeit vorgestellten Modelle kann Folgendes
gesagt werden: Die Modellierung der aktiven Elemente (Muskulatur), welche in
den Modellen verwendet wird, wurde bereits von den Autoren der entsprechenden
Publikationen validiert. Hierbei wurden die theoretisch berechneten Kréafte mit in-
vitro Untersuchungen verglichen (Giinther et al., 2007; Rockenfeller et al., 2022).
Zusétzlich hat Damm (2019) die Integration dieses Muskelmodells in ein MKS-
Modell mit der entsprechenden Aktivierungsdynamik (Rockenfeller and Giinther,
2018) hinsichtlich der Kraftentwicklung mit den Daten von Giinther et al. (2007)
verglichen (Damm, 2019, Abb. 104 S. 104). Die Parameter, welche in der Mus-
kelmodellierung individualisiert werden, wie die Maximalkraft (F.y), wurden
aus validierten Modellen iibernommen (Christophy et al., 2012)(vgl. auch Ab-
schnitt aktive Elemente in Kap. 4). Das Verhéltnis zwischen dem CE und dem
SEE wird fir ein Modell exemplarisch in Tabelle A.1 dargelegt und basiert eben-
falls auf den Werten von Christophy et al. (2012). Die passiven Strukturen, wel-
che in den Modellen verwendet wurden, stammen aus in-vitro Experimenten von
Hausen (2013); Heuer et al. (2007) und wurden zusétzlich unter der Verwendung
der Muskulatur mit den experimentellen Daten von Wilke et al. (1996) validiert
(Damm et al., 2020).

Da die Modelle, welche auf der Basis von CT-Daten von Patienten mit einer
stabilen Spondylolisthese (vgl. Kap. 7), ohne Muskulatur verwendet werden, wur-
den diese zusétzlich validiert. Zur zusatzlichen Validierung wurden die entspre-
chenden ROM fiir eine Flexions- und Extensionsbewegung, eine laterale Flexion
und eine axiale Rotation aus der Studie von Dreischarf et al. (2014) herangezogen.

In dieser Studie wurden acht verschiedene Finite-Elemente-Simulationsmodelle
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untereinander und mit in-vitro Daten verglichen (Dreischarf et al., 2014). Die
préasentierten MKS-Modelle wurden identisch belastet wie die Modelle in der
Studie von Dreischarf et al. (2014). Anschlieflend wurden vorwértsdynamische
Simulationen durchgefithrt und die ROM aller Modelle bestimmt. Dies fiihrte zu
einer ROM fiir die Flexion und Extension von 22,3° - 30,9° (Median 27,0°). Diese
Ergebnisse liegen im Bereich der von Dreischarf et al. (2014) berichteten in vitro
Messungen sowie der Ergebnisse der acht verschiedenen FE-Modellmessungen.
Die Ergebnisse der Lateralflexion und der axialen Rotation zeigen ebenfalls die-
selbe Groflenordnung. Die detaillierten Ergebnisse der Validierung mit den ROM
aus der Vergleichsstudie von Dreischarf et al. (2014) sind in Abb. 4.13 dargestellt.
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5| Quantitative Belastungsverteilung in Abhan-
gigkeit von der Kurvatur der lumbalen Wir-

belsdule

5.1 Theoretischer Hintergrund

Die Wirbelsdule bildet eine hoch mobile skelettale Struktur mit einer breiten
interindividuellen Variation in ihrer doppelten S-Form (Meakin et al., 2009). Ho-
he mechanische Belastungen im téglichen Leben und beim Sport kénnen Ver-
letzungen verursachen, die langfristige degenerative Prozesse der ZWS oder der
Facettengelenke auslosen konnen. Die lumbale Wirbelsédule ist besonders hiufig
von degenerativen Phanomenen betroffen, da sie die gesamte Masse des Korpers
oberhalb der betroffenen Ebene tragt (Hajihosseinali et al., 2015). Abweichun-
gen in der doppelten S-Form koénnen die internen Lastverteilungen verdndern
und degenerative Prozesse beschleunigen. Diese Abweichungen in der Kurvatur
der Wirbelsdule werden tiblicherweise mit der Cobb-Methode quantifiziert (Cobb,
1948), die urspriinglich eingefiihrt wurde, um verschiedene Grade von Skoliosen
zu beschreiben, d.h. Abweichungen in der Frontalebene (White III and Panja-
bi, 1990, Kap. 3.1). Durch eine Anpassung der Cobb-Methode an die sagittale
Ebene kann der lumbale Lordosewinkel (LL) definiert werden als der sagittale
Cobb-Winkel zwischen der oberen Endplatte des Wirbels L1 und der Endplat-
te des SA. Im Gegensatz zur Skoliose sind quantitative Untersuchungen zu den
Auswirkungen von Abweichungen in der sagittalen Kriimmung, also in der Kur-
vatur, auf die Lastverteilung der Wirbelsaule selten. Insbesondere wenn zwischen
der thorakalen Kyphose (Briggs et al., 2007; Bruno et al., 2012) und lumbalen
Lordose (Bruno et al., 2017; Keller et al., 2005) unterschieden wird. Wéhrend
die letzten Studien grundséitzlich einen Effekt von Verédnderungen der Lordose
auf die Lastverteilung innerhalb der lumbalen Wirbelsaule zeigen konnten, fehlt
bis heute die Darstellung einer quantitativen Abhangigkeit zwischen der Belas-

tung der Wirbelsdule und der Kurvatur in der sagittalen Ebene. Das Verstandnis
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fiir die Variabilitdt der Belastung bestimmter spinaler Strukturen kann in klini-
schen Kontexten vorteilhaft sein, z.B. fiir die Klassifikation von Pathologien, die
Planung chirurgischer Eingriffe oder manueller therapeutischer Mafinahmen. Es
wird angenommen, dass degenerative Verdnderungen eine Folge von einem sa-
gittalen Ungleichgewicht sind (Glassman et al., 2005), das beispielsweise durch
die sagittale Vertikalachse gemessen werden kann. Das sagittale Ungleichgewicht
kann tiber den Abstand zwischen der C7-Lotlinie und der posterior-superioren
Ecke des SA (Jackson and McManus, 1994) oder der odontoiden Hiftachse, d.h.
dem Winkel zwischen der vertikalen Linie durch die Hiiftachse und einer Linie
von der Hiftachse zum Dens von C2 (Le Huec et al., 2019) beschrieben wer-
den. Ein weiteres wichtiges Merkmal stellt die spinopelvine Konfiguration dar,
die normalerweise durch die drei Winkelmessgroen Beckeninklination (engl. pel-
vic incidence PI), Sakralkriimmung (engl. sacral slope, SS) und Beckenkippung
(engl. pelvic tilt, PT) reprasentiert wird. Es gilt PI = SS+ PT und es wird ange-
nommen, dass eine optimale sagittale Balance einer geringen PI-zu-LL-Differenz
(APILL) entspricht, insbesondere |[APILL| = |PI — LL| < 15° (Rothenfluh et al.,
2015). Bei einem groferen Unterschied zwischen diesen beiden Parametern wird
angenommen, dass dieses Ungleichgewicht zu Wirbelsaulenerkrankungen und -
funktionsstorungen fithrt (Bassani et al., 2019; Roussouly and Pinheiro-Franco,
2011; Senteler et al., 2014). Beispielsweise wird angenommen, dass eine Hyperl-
ordose (grofie LL) Discopathien und Facettengelenkdegenerationen beschleunigt,
wahrend eine Hypolordose (kleine LL) mit hohen kompressiven Spitzenkraften
in den ZWS verbunden ist. Solche und ahnliche Plausibilitdtsaussagen kommen
haufig in der Literatur vor, jedoch meist ohne entsprechende Quantifizierung (Ge-
zelbash et al.; 2016; Jentzsch et al., 2017; Keller et al., 2005; Meakin et al., 2009;
Shirazi-Adl et al., 2002). Daher war das Ziel dieser Studie, eine quantitative Un-
tersuchung zur Beeinflussung des variierenden LL auf die Lastverteilung inner-
halb der lumbalen Wirbelsdule mithilfe von vorwéartsdynamischen Simulations-

Modellen durchzufiithren.
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5.2 Modell und Methode

Insgesamt wurden 28 Modelle der lumbalen Wirbelsdule auf der Grundlage von
CT-Daten von Patienten aus dem Trauma-Raum mit ansonsten gesunden Wir-
belsdulen, d.h. ohne Anzeichen von Degenerationen, wie in Kap. 4.2 beschrieben,
erstellt. Das durchschnittliche Alter der Patienten war 32,7 +14,5 Jahre, wobei
das Alter von zwei Probanden nicht bekannt war. Abb. 5.1 zeigt exemplarisch
drei Modelle mit unterschiedlichen Kurvaturen. Teilabbildung 5.1d zeigt die ver-
schiedenen Winkel, die an der LWS gemessen werden konnen um die Kriitmmung

sowie die sagittale Balance zu beschreiben.

5.2.1 Simulationsszenarien

Um die maximale Vergleichbarkeit zwischen den Simulationen zur dynamischen
Belastung sicherzustellen, wurden die Randbedingungen fiir jede Wirbelsédule
standardisiert: Erstens wurde das SA der LWS im Volumenmittelpunkt fixiert.
Zweitens wurden die anteroposteriore und mediolaterale Translation des Wirbels
L1 verhindert, in dem die DOF entlang dieser Achsen eingeschrankt wurden, um
ein Kippen der LWS nach anterior, posterior und zur Seite zu vermeiden. Da-
bei wurde die anderen DOF von L1 nicht eingeschrankt. Diese Einschrankung
sollte die komplexe stabilisierende Muskulatur reprasentieren, die hier nicht im-
plementiert wurde, um den Effekt von Verdnderungen in der Lastverteilung durch
Veranderungen in der Lordose zu betonen. Die Gelenke der Wirbel L2-L5 wurden
weiterhin mit sechs DOF représentiert, um ein weiteres Kriimmen der LWS durch
die vertikale Belastung zu ermoglichen. Drittens wurde eine Kraft von 500 N, die
die Masse des Oberkorpers oberhalb des Wirbels L1 reprasentiert (Nachemson,
1981, Tab. 1), auf den Massenmittelpunkt (engl. center of mass, COM) des Wir-
belkorpers L1 angewendet (vgl. Abb. 5.1). Die vorwéartsdynamischen Simulationen
wurden in diesen Konfigurationen 2s lang durchgefiithrt, um der Wirbelsaule zu
ermoglichen, in ihren endgiiltigen Gleichgewichtszustand zu gelangen. Viertens
wurde der mogliche Einfluss der Muskelaktivitit auf die Belastung der Wirbel-
saule fiir die Muskelgruppe des M. multifidus untersucht, die fiir die Stabilisierung
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der LWS bekannt ist (Danneels et al., 2001; Macintosh and Bogduk, 1986; Ward
et al., 2009). Daher wurden insgesamt fiinf verschiedene Szenarien in Bezug auf
die Muskelpartizipation durchgefiihrt: (i) ’keine Muskeln’, was das Fehlen jegli-
cher aktiver oder passiver Muskelkraft bezeichnet, (ii) 'passive Muskeln (u = 0)’,
was das Fehlen jeglicher neuronaler Stimulation/Erregung 0 < u < 1 bezeich-
net (vgl. (Rockenfeller and Giinther, 2016)), und (iii) bis (v) ’aktive Muskeln
(u = 0,1;0,25; oder 0,5), was den Grad der Stimulation der Muskelgruppe M.
multifidus beschreibt.

(d)

Abb. 5.1: Drei Beispiele fiir den Lordosewinkel der Lendenwirbelsiule: (a) hypolor-
dotisch (LL= 28°), (b) “normal” (LL= 49.2°), und (c) hyperlordotisch (LL= 66.3°).
Die Methode zur Berechnung des lumbalen Lordosewinkels (LL), der Sakralkriimmung
(SS), und der Beckeninklination (PI) ist in (d) skizziert und im Text beschrieben. Eine
vertikale Kraft von 500 N (blaue Pfeile mit gestrichener Wirkungslinie) wurde auf den
Massenmittelpunkt (COM) des Wirbelkorpers von L1 in allen Modellen angewendet.
Bildnachweis: Miiller et al. (2021) lizenziert durch CC BY.

5.2.2 Bestimmung des Lordosewinkels und des sagittalen

Gleichgewichts

Um den Einfluss der sagittalen Krimmung auf die Simulationsergebnisse zu be-
werten, wurde der LL als Malparameter zur Bestimmung des Grades der lum-
balen Lordose definiert (Vrtovec et al., 2009). Dazu wurden die kranialen End-

platten von L1 und SA virtuell verldngert und ihr Schnittwinkel in der sagittalen
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Ebene bestimmt, vgl. Abb. 5.1(d). Aus den verfiigharen Daten ergab sich ein
mittlerer LL von 44,0+£11,0° mit einer Spannweite zwischen 28,0° und 66,3°, was
mit Literaturdaten tibereinstimmt (Chernukha et al., 1998; Lafage et al., 2009).
Kleinere LL deuten auf hypolordotische Wirbelsdulen hin (Abb. 5.1(a)), und gro-
Bere LL deuten auf hyperlordotische Wirbelsédulen hin (Abb. 5.1(c)). Es sollte
jedoch beachtet werden, dass der LL allein nicht unbedingt ein eindeutiges Maf3
zur Beschreibung der sagittalen Kurvatur darstellt, da unterschiedliche interne
(L2-L5) Kriimmungen der LWS einem vergleichbaren Gesamt-LL entsprechen
kénnen (Been and Kalichman, 2014, Abb. 2). Daher wurden die LL zusétzlich
mit den anatomischen Parametern verglichen, die das sagittale Gleichgewicht cha-
rakterisieren, namlich PI, SS und APILL. Der PI ist der Winkel zwischen den
Strecken, die vom Mittelpunkt der Geraden, die die Femurkopfe verbindet, zum
Mittelpunkt der SA Endplatte verlauft und der Normalen der SA Endplatte an
diesem Mittelpunkt. Die SS ist der Winkel zwischen der SA Endplatte und der
Transversalebene (Lafage et al., 2009), siche Abb. 5.1(d). Der Wert von APILL
ist die Differenz zwischen PI und LL. Es zeigte sich ein PI von 46,34+10,1° (Mittel-
wert + Standardabweichung) mit einer Spannweite zwischen 29,5° und 62,5°, eine
SS von 41,74+7,6° mit einer Spannweite zwischen 24,1° und 56,0°, und ein APILL
von 2,3+6,6° mit einer Spannweite zwischen -11,2° und 16,0°. Die Abbildung 5.2
stellt die Beziehung zwischen LL und PI (R? = 0.65), LL und SS (R? = 0.82)
sowie LL und APILL (R? = 0.18) fiir die 28 LWS Modelle dar. Im Durchschnitt
war mit einer Zunahme von einem Grad LL eine Zunahme von ca. 0,74° in PI
und 0,62° in SS verbunden, was mit Literaturdaten iibereinstimmt,vgl. Naserk-
haki et al. (2016, Abb. 1); Roussouly et al. (2005, Tab. 1, Tab. 2). Fur die APILL
wurde eine Abnahme von 0,26° pro Grad LL gefunden, was, soweit bekannt ist,
bisher nicht berichtet wurde. Da nur eine einzige hypolordotische Wirbelsaule ei-
ne |[APILL| > 15° aufwies, wurde keine APILL-abhéngige Analyse durchgefiihrt,

wie sie von (Rothenfluh et al., 2015; Senteler et al., 2014) prasentiert wurde.
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Abb. 5.2: PI, SS und APILL gegeniiber LL aufgetragen. Die blauen Kreise repréa-
sentieren den PI, die orangen Sterne den SS und die schwarzen Quadrate den APILL
fiir die 28 individuellen Lendenwirbelsédulen. Die Regressionslinien (mit Konfidenzbén-
dern) sind in den entsprechenden Farben dargestellt und ihre Gleichungen sowie die
Bestimmtheitsmafie (R?) sind daneben angegeben. Bildnachweis: Miiller et al. (2021)
lizenziert durch CC BY.

5.2.3 Statistische Analyse

Die Ausgangsgrofien, von denen angenommen wurden, dass sie von dem LL ab-
héngen, die aus den standardisierten vorwartsdynamischen Simulationen stam-
men, waren (i) die Anderungen der sagittalen Cobb-Winkel fiir alle Wirbel zwi-
schen dem Start (t = 0s, keine Belastung) und dem Ende (¢ = 2s, belastetes
Gleichgewicht) der Simulation, (ii) die Kompressionskrafte in SI-Richtung in den
ZWS zwischen zwei benachbarten Wirbeln, (iii) die ZWS Scherkrafte in AP-
Richtung, (iv) die ZWS FE Drehmomente um die transversale Achse und (v)
die Kréfte in den Facettengelenken. Um die LL-Abhéngigkeit dieser Groflen zu
bewerten, wurden fiir jeden Wirbel (bzw. Level) und fiir jeden Modus eine Re-
gressionsgerade mit der Methode der kleinsten Quadrate berechnet. Anschliefend
wurde zur Detektion einer signifikant von Null verschiedenen Korrelation ein ¢-

Test durchgefiihrt, wobei die Teststatistik

=32
V12

verwendet wurde (Zar, 1972), wobei r = cor(LL, V) den Pearson-Korrelations-

T —
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koeffizienten zwischen LL und der beobachteten Grofle Y darstellt und n = 27
(Anzahl der verfiigharen Wirbelsédulenmodelle minus eins) die Freiheitsgrade sind.

Der entsprechende p-Wert wurde berechnet als

p=2-(1-F,(T) ,

wobei F; die kumulative Verteilungsfunktion der studentschen t¢-Verteilung mit
n Freiheitsgraden ist. Kleine p-Werte deuten darauf hin, dass die beobachtete
Korrelation unter der Nullhypothese “r = 0” unwahrscheinlich ist und daher
abgelehnt werden sollte. Alle erhaltenen Korrelationen r zusammen mit den ent-
sprechenden p-Werten sind in Tabelle A.2 zusammengefasst. Die resultierenden
Steigungen s der Regressionsgeraden konnen durch s = r - o(Y)/o(LL) berech-
net werden, wobei ¢ die Standardabweichung bezeichnet. Die Unsicherheit der
Regressionsanalyse wird durch die 95% Konfidenzbander f(LL) £+ w(LL) um die
Regressionsgerade f(LL) angezeigt, wobei die Regressionsgerade f(LL), mit

LL - LL)’
W(LL) = tn_270.95 . O'(Y) . :L + (TL(— 1)2 . O'(ZL)Q )

berechnet wird, wobei t,,_2¢.95 das 95%-Quantil der ¢-Verteilung mit n — 2
Freiheitsgraden ist und LL den Mittelwert der LL darstellt. Die Steigungen fiir
alle Modi und Ausgangsgrofien sowie deren 95% Konfidenzintervalle (KI) sind in
Tabelle A.3 aufgefiihrt.

5.3 Ergebnisse

Die Wirbelsdule von der liegenden in die aufrechte Position zu orientieren und
dabei Belastungen sowie moglicherweise Muskelkrafte anzuwenden, verdndert den
anfédnglichen LL zwischen dem Startzeitpunkt (t = 0s) und dem Endzeitpunkt
(t = 2s) der Simulation. In Abb. 5.3 werden diese Verédnderungen fiir jedes Wir-
bellevel und jedes Muskelstimulationsszenario quantifiziert. Wie erwartet, wurden

fiir den mittleren Wirbel L3 keine signifikanten Veranderungen im Cobb-Winkel
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bei den verschiedenen Muskelstimulationen festgestellt. Fiir die benachbarten
Wirbel L2 und L4 wurde eine moderate, jedoch (hoch) signifikante Zunahme
bzw. Abnahme von etwa 1,5° iiber den gesamten LL-Bereich beobachtet. Das
heiBt etwa 0,03° Anderung pro Grad LL, siche Tabelle A.3 fiir konkrete Werte
und die entsprechenden Konfidenzintervalle. Dieser Trend setzt sich bei den &u-
feren Wirbeln L1 und L5 fort, wo eine hohere Anderung von etwa 2° (0,045°
pro Grad LL) fiir L1 und eine Abnahme fir L5 iiber den gesamten LL-Bereich
beobachtet wird. Auffillig ist, dass diese Veranderungen in den Szenarien mit
stark stimulierten Muskeln weniger signifikant waren, als bei passiven oder ma-
Big stimulierten Muskeln, was auf eine stabilisierende Wirkung der Muskulatur
hinweist.

Die Abbildung 5.4 stellt die resultierenden Kompressionskréfte in den ZWS
in SI-Richtung auf jedem Level jedes Wirbelsdulenmodells am Ende der Simu-
lation dar. Der Bereich dieser Kréfte erstreckte sich von 446 N bis 746 N, wobei
beide Werte in dem Level L5-SA bestimmt wurden. Fiir die oberen Level L1-L2
und L2-L3 wurden keine signifikanten Unterschiede iiber alle Kurvaturen hin-
weg beobachtet. Je kaudaler das Level, desto signifikanter ist der Kraftabfall mit
steigendem LL. Dies gilt sowohl fiir die Falle ohne Muskeln als auch fiir die Be-
rechnungen mit passiver Muskulatur, bis zu -2,8 N (KI: [-4,6;-1] N) pro Grad LL
auf dem Niveau L5-SA bei hoher Muskelstimulation. Bei stark stimulierten Mus-
keln tritt der signifikanteste Kraftabfall in dem Level L4-L5 auf. Tendenzen einer
Zunahme der SI Kompressionskraft mit steigendem LL wurden tiberhaupt nicht
gefunden, obwohl das am starksten hyperlordotische Wirbelmodell die hochsten
Kréfte in den oberen Segmenten aufweist. In allen Leveln fiithrte eine Zunahme
der Muskelstimulation zu absolut hoheren Kompressionskraften.

Abbildung 5.5 zeigt die Scherkréifte in AP-Richtung in den ZWS, die sich am
Ende der Simulation in jedem Level jedes Wirbelsdulenmodells ergeben haben.
Der Bereich dieser Kréfte reichte von —114 N (L1-L2) bis 438 N (L5-SA). Im Ge-
gensatz zur SI Kompressionskraft nahmen die Scherkréfte (hoch) signifikant ab
(steigen in kaudaler Richtung) um ungeféhr 1,6 N pro Grad LL in dem Level L1-
L2. Je kaudaler das Level, desto stéirker ist der Anstieg der Scherkraft, absolut
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Abb. 5.3: Unterschiede in den Cobb-Winkeln wihrend der Belastung der Wirbel ge-
gen den jeweiligen initialen LL. Die Farben und Symbole der Datenpunkte und der
entsprechenden Regressionslinien sind entsprechend den simulierten Modi durchgéngig
verwendet wurden: lilafarbene nach oben zeigende Dreiecke reprasentieren Simulationen
ohne Beteiligung von Muskeln; blaue Quadrate reprisentieren passive Muskeln; griine
Kreise, orange Diamanten und rote nach unten zeigende Dreiecke reprisentieren Simu-
lationen mit Muskelstimulationen mit u € 0, 1;0, 25;0, 5. Die Konfidenzbander der Re-
gressionsgeraden werden als helle Flachen in der entsprechenden Farbe dargestellt. Die
Signifikanz des statistischen Tests wird durch Sterne rechts neben dem jeweiligen Graph
dargestellt (x = Tendenz mit 0,05 < p < 0,1, %% = signifikant mit 0,001 < p < 0,05,
% % x = hoch signifikant mit p < 0,001). Bildnachweis: Miiller et al. (2021) lizenziert
durch CC BY.

und mit steigendem LL zu beobachten. Dennoch ist lediglich eine Tendenz in dem
Level L5-SA gegeben, mit bis zu 1,9 N (KI: [-0,14;4] N) pro Grad LL. In allen Le-

veln fiihrte eine Zunahme der Muskelstimulation zu hoheren anterior gerichteten

Scherkraften.
Abbildung 5.6 zeigt die FE Drehmomente um die Querachse (Transversa-

o8



z-force (N)

z-force (N)

z-force (N)

compressive forces

level L1-L2 level L2-L3
650 T T 750 T T
v . g
M ¢ 700 ¥ v . g
¥. v ¢
600 YV vy = |v® v, v
P9 RSN | v Z 650 4 v
& v ¢ < X 8 Vv % S v
Te Ty © 5%5 o 5 600ls CARN A T A 4 X A *
Qe 3 L3 “60010g Tqv v LA 4 v n
550 1 A MRS %0 ¢ I oo o
. 4 . o 4 o A
ox % -t 550 130 L i) (X2
H i L e # ! ] ! g TNT
a
500 | | | | | | | 500 | | | | |
30 35 40 45 50 55 60 65 30 35 40 45 50 55 60 65
LL (deg) LL (deg)
level L3-L4 level L4-L5
750 T T 700 T T
700 - g
650 g < v "
80 g 0 - v [
600 4 =% { xx
) OO rs & o
Qoge—® ® Q. 3 2 g.o *
550 Gu—=u X o -
4 I T
500 - : £
450 | | | | | | | 450 | | | | | |
30 35 40 45 50 55 60 65 30 35 40 45 50 55 60 65
LL (deg) LL (deg)

level L5-SA
800 T T

A no muscles

m passive muscles (u = 0)

@ active muscles (u = 0.1)

¢ active muscles (u = 0.25)

v active muscles (u = 0.5)
regression lines
significance

I
50

.
45
LL (deg)

40

Abb. 5.4: Kompressionskraft (SI-Richtung) zwischen jedem benachbarten Wirbel ge-
geniiber dem LL. Die Farben und Symbole der Datenpunkte und der entsprechen-
den Regressionsgeraden entsprechen durchgéngig den folgenden Modi: lilafarbene nach
oben zeigende Dreiecke zeigen die Ergebnisse der Simulationen ohne Beteiligung von
Muskeln; blaue Quadrate fiir passive Muskeln; sowie griine Kreise, orange Diamanten
und rote nach unten zeigende Dreiecke fiir Simulationen mit Muskelstimulation mit
u € 0,1;0,25;0,5. Die Konfidenzbénder der Regressionsgeraden werden als helle Fla-
chen in der entsprechenden Farbe dargestellt. Die Signifikanz des statistischen Tests
wird durch Sterne rechts neben dem jeweiligen Graph dargestellt (x = Tendenz mit
0,05 < p < 0,1, *x = signifikant mit 0,001 < p < 0,05, * x * = hoch signifikant mit
p < 0,001). Bildnachweis: Miiller et al. (2021) lizenziert durch CC BY.

lachse) in jedem Level und jedes Wirbelsdulenmodells am Ende der Simulation.
Abhéngig vom Grad der Muskelstimulation und dem Level liegen die Drehmo-
mente groBtenteils im Bereich von 43 Nm, wobei negative Werte, welche die die
Vorwértsrotation anzeigen, vorwiegend in dem Level L5-SA auftreten. Keiner der
Korrelationskoeffizienten war signifikant verschieden zu null, d.h., es gab keine

LL-Abhéngigkeit. Mit Ausnahme des Levels L4-L5 war eine hohere Muskelstimu-
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Abb. 5.5: Scherkraft (AP-Richtung) zwischen jedem Paar benachbarter Wirbel ge-
geniiber dem LL. Die Farben und Symbole der Datenpunkte und der entsprechen-
den Regressionsgeraden entsprechen durchgéngig den folgenden Modi: lilafarbene nach
oben zeigende Dreiecke zeigen die Ergebnisse der Simulationen ohne Beteiligung von
Muskeln; blaue Quadrate fiir passive Muskeln; sowie griine Kreise, orange Diamanten
und rote nach unten zeigende Dreiecke fiir Simulationen mit Muskelstimulation mit
u € 0,1;0,25;0,5. Die Konfidenzbénder der Regressionsgeraden werden als helle Fla-
chen in der entsprechenden Farbe dargestellt. Die Signifikanz des statistischen Tests
wird durch Sterne rechts neben dem jeweiligen Graph dargestellt (x = Tendenz mit
0,05 < p < 0,1, *x = signifikant mit 0,001 < p < 0,05, * x * = hoch signifikant mit
p < 0,001). Bildnachweis: Miiller et al. (2021) lizenziert durch CC BY.

lation mit hoheren absoluten Drehmomenten verbunden. Die absoluten Drehmo-

mente um die Querachse waren nicht signifikant verschieden zu null.

Zum Schluss zeigt die Abbildung 5.7 die Kontaktkrafte innerhalb des linken

(linke Spalten der Abbildung) und rechten (rechte Spalten) Facettengelenks in

allen Level. Auf den ersten Blick wird deutlich, dass in jedem Level und fiir jeden

Modus auf jeder Seite ein Trend mit einer Zunahme der Facettengelenkkraifte
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Abb. 5.6: Drehmomente (Rotation um die Querachse, bzw. FE-Richtung) um die
Querachse zwischen jedem Paar benachbarter Wirbel gegeniiber dem LL. Die Farben
und Symbole der Datenpunkte und der entsprechenden Regressionsgeraden entspre-
chen durchgéngig den folgenden Modi: lilafarbene nach oben zeigende Dreiecke zeigen
die Ergebnisse der Simulationen ohne Beteiligung von Muskeln; blaue Quadrate fiir
passive Muskeln; sowie griine Kreise, orange Diamanten und rote nach unten zeigende
Dreiecke fiir Simulationen mit Muskelstimulation mit u € 0, 1; 0, 25; 0, 5. Die Konfidenz-
bénder der Regressionsgeraden werden als helle Fliachen in der entsprechenden Farbe
dargestellt. Die Signifikanz des statistischen Tests wird durch Sterne rechts neben dem
jeweiligen Graph dargestellt (x+ = Tendenz mit 0,05 < p < 0,1, **x = signifikant mit
0,001 < p < 0,05, * % x = hoch signifikant mit p < 0,001). Bildnachweis: Miiller et al.
(2021) lizenziert durch CC BY.

mit steigendem LL zu beobachten ist. Diese Zunahme ist jedoch nur fiir fiinf
Falle signifikant. Hauptsachlich zeigt sich eine Signifikanz in den kaudalen Level
und bei geringeren Muskelstimulationen, mit einer Steigerung von bis zu 1,6 N
pro Grad LL in dem Level L5-SA. Insbesondere in den Leveln L1-L2 und L3-

L4 wurden keine Signifikanz festgestellt. Des Weiteren fithrte eine Zunahme der
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Abb. 5.7:

Muskelstimulation in allen Leveln zu absolut hoheren Facettengelenkkraften.
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Kontaktkrifte in den Facettengelenken zwischen jedem Paar benachbarter
Facettengelenke gegeniiber dem LL. Die Farben und Symbole der Datenpunkte und
der entsprechenden Regressionsgeraden entsprechen durchgéngig den folgenden Modi:
lilafarbene nach oben zeigende Dreiecke zeigen die Ergebnisse der Simulationen oh-
ne Beteiligung von Muskeln; blaue Quadrate fiir passive Muskeln; sowie griine Kreise,
orange Diamanten und rote nach unten zeigende Dreiecke fiir Simulationen mit Muskel-
stimulation mit u € 0, 1; 0, 25; 0, 5. Die Konfidenzbénder der Regressionsgeraden werden
als helle Fliachen in der entsprechenden Farbe dargestellt. Die Signifikanz des statis-
tischen Tests wird durch Sterne rechts neben dem jeweiligen Graph dargestellt (x =
Tendenz mit 0,05 < p < 0,1, *x = signifikant mit 0,001 < p < 0,05, % * * = hoch
signifikant mit p < 0,001). Bildnachweis: Miiller et al. (2021) lizenziert durch CC BY.
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5.4 Diskussion

In dieser Teilstudie wurde der Effekt von verschiedenen lumbalen Lordosen (LL)
und variierende Stimulationen des M. multifidus auf die Lastverteilung innerhalb
der lumbalen Wirbelsdule wihrend vorwartsdynamischen Simulationen gezeigt.
Dazu wurden aus CT-Daten von 28 asymptomatischen Probanden in Riickenlage
validierte MKS-Modelle erstellt und standardisierte Belastungen simuliert, wel-
che ein aufrechtes Stehen darstellten. Der betrachtete Bereich der LL in dieser
Untersuchung (28°-66,3°) stimmt gut mit fritheren Beobachtungen (28,8°-72,9°)
iiberein (Wood et al., 1996, Tab. 1). Ebenso betragen die Anderungen der LL
aufgrund des Ubergangs zwischen der unbelasteten Riickenlage und der belaste-
ten aufrechten Position nur wenige Grad, vgl. Abb. 5.3 (oben links) und Meakin
et al. (2009); Wood et al. (1996). Daher ist kein Einfluss auf die Ergebnisse durch
dieses Vorgehen zu erwarten. Im Gegensatz zur bestehenden Literatur tiber den
Einfluss der Kurvatur auf die Belastung der Wirbelsaule (Briggs et al., 2007; Bru-
no et al., 2012, 2017; Galbusera et al., 2014; Naserkhaki et al., 2016), liegt die
Neuheit dieser Untersuchung in der Formulierung quantitativer Aussagen tiber die
LL-abhéngige Lastverteilung wéihrend vorwértsdynamischen Simulationen. Zum
Beispiel zeigt sich: “Bei jeder Gradzunahme der LL nimmt die SI Kompressions-
kraft innerhalb des Bandscheibenfaches zwischen L5 und SA um 28N ab (KI:
[-4,6;-1] N)”. Natiirlich mussen die absoluten Werte mit Vorsicht behandelt wer-
den, wenn sie direkt mit in-vivo oder in-silico Untersuchungen verglichen werden,
die den gesamten Oberkorper bzw. mehr Muskulatur abbilden. Dennoch koénn-
te diese Untersuchung als Anstof§ fiir nachfolgende quantitative Bestéitigungen
vermuteter Zusammenhange zwischen der Kurvatur und der Belastung der Wir-
belsdule dienen. Im Folgenden werden klinische Anwendungen, abhéngig von der
subjekt-spezifischen Lordose betrachtet und die Rolle der Muskulatur bei der

Stabilisierung der lumbalen Wirbelsdule diskutiert.
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5.4.1 Klinische Auswirkungen variierender Lordosen

In der klinischen Praxis sehen sich Arzte hiufig mit hypolordotischen Wirbelsiu-
len (geringe LL) aufgrund degenerativer Erkrankungen konfrontiert, die bspw.
aufgrund einer verringerten Hohe des Bandscheibenfaches oder der Abflachung
der Wirbel aufgrund osteoporotischer Verdinderungen entstehen. Die LL nimmt
allgemein betrachtet mit zunehmendem Alter ab (Gelb et al., 1995). Bei geringe-
ren LL liegt die Lotlinie der Gewichtskraft weiter anterior und demnach entfernter
von ihrer idealen Position zwischen den Hiiftgelenkképfen (Le Huec et al., 2019).
Infolgedessen nimmt die SI Kompressionskraft auf die ZWS zu (sieche Abb. 5.4),
was Discopathien begiinstigen kann, die zu einer weiteren Abnahme der LL fiih-
ren (Le Huec et al., 2019). Eine Meta-Analyse von 13 Studien mit insgesamt 796
Patienten (Chun et al., 2017) ergab, dass Patienten mit geringem LL tendenziell
haufiger unter Riickenschmerzen leiden, wobei es keinen Zusammenhang zu der
zugrunde liegenden Pathologie gab. In einer Subgruppenanalyse von fiinf Studi-
en, die Individuen mit Bandscheibenvorfall oder einer schweren Degeneration der
ZWS mit einer gesunden Kontrollgruppe verglichen, wurde weiterhin beobach-
tet, dass diese Pathologien bei Personen mit einer hypolordotischen Wirbelsédule
wahrscheinlicher auftreten (Chun et al., 2017). Im Gegensatz dazu liegt bei einer
hyperlordotischen Wirbelsaule (grofe LL) die Lotlinie der Gewichtskraft dorsal
und damit in der Nahe der hinteren Wirbelstrukturen, wie den Facettengelen-
ken und Dornfortsédtzen. Dies kann Krankheiten, wie eine Arthrose der hinte-
ren Facettengelenke, die Baastrup-Krankheit und Spondylolisthesen begiinstigen
(Roussouly and Pinheiro-Franco, 2011). Diese medizinischen Beobachtungen las-
sen sich ebenfalls durch die prasentierten Modelluntersuchungen mit einer Ten-
denz zu zunehmenden Facettengelenkkriften bei zunehmendem LL bestétigen,
vgl. Abb. 5.7. Diese Ergebnisse stimmen dartiber hinaus mit weiteren klinischen
Untersuchungen tiberein (Sahin et al., 2015), die einen signifikanten Zusammen-
hang zwischen groflen LL-Werten und dem Grad der Degeneration der lumbalen
Facettengelenke in CT-Scans von 723 Patienten fanden. Im Allgemeinen konn-

te bereits eine Korrelation zwischen einer sagittalen Dysbalance und klinischen
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Symptomen nachgewiesen werden (Glassman et al., 2005; Rothenfluh et al., 2015;
Senteler et al., 2014). Insbesondere fithrt eine Fehlhaltung, bei welcher der Wirbel
C7 nach anterior verlagert ist, sodass die thorakale Masse in Kombination mit
kompensatorischen Muskelkraften, zu hohen Kompressionskraften in den ZWS
(Galbusera et al., 2013). Dieser Effekt ist fiir eine rickwértige Fehlstellung weni-
ger ausgeprégt, aber immer noch identifizierbar (Bassani et al., 2019). Daher ist
die sorgfaltige Bewertung der individuellen LL und des sagittalen Profils von Pa-
tienten von hochster Bedeutung, um eine Beschleunigung degenerativer Prozesse
zu vermeiden. Obwohl die lumbale Haltung in gewissem Mafle durch ein Muskel-
hypertrophietraining beeinflusst werden kann (Scannell and McGill, 2003), kann
in schweren Fiéllen eine chirurgische Korrektur erforderlich sein. Im Allgemeinen
konnte die Verwendung von individuellen Modellen der lumbalen Wirbelséule
Chirurgen dabei helfen, das individuelle sagittale Gleichgewicht wiederherzustel-
len. Diese Modelle sollten auf individuellen CT-Daten und Rontgenaufnahmen
basieren, um prazise Messungen anatomischer Parameter wie PI, LL und anderer

(multi-level) Cobb-Winkel zu ermoglichen.

5.4.2 Die Rolle des M. multifidus bei der Stabilisierung

der lumbalen Wirbelsaule

Die unteren Riickenmuskeln, insbesondere der M. multifidus, spielen eine wichti-
ge Rolle bei der Stabilisierung der lumbalen Wirbelsaule (Danneels et al., 2001;
Goel et al., 1993; Kaigle et al., 1995; Macintosh and Bogduk, 1986; Panjabi,
1999; Ward et al., 2009; Wilke et al., 1995). Zum Beispiel wurde bei Patienten
mit Riickenschmerzen gezeigt, dass sie eine signifikant kleinere Querschnittsfia-
che des M. multifidus haben (Danneels et al., 2000; Kamaz et al., 2007; Hides
et al., 2008) und weniger in der Lage waren, den M. multifidus in atrophen Seg-
menten willentlich zu kontrahieren (Wallwork et al., 2009). Dies wird besonders
wichtig fiir hypolordotische Wirbelsdulen, bei denen Haltekréfte in den dorsalen
Strukturen erforderlich sind. Wie in Abb. 5.3 gezeigt, nimmt der LL mit zuneh-

mender Muskelkraft zu, was konsistent mit Erkenntnissen zur Korrelation von
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Muskelvolumen und LL ist (Meakin and Aspden, 2012; Meakin et al., 2013). Da
die variable Stimulation des M. multifidus als zweite ceteris-paribus-Bedingung
in die Modellierung eingefithrt wurde, konnte der Einfluss der Muskelkraft auf die
Belastungsverteilung beurteilt werden. In den Abb. 5.4-5.7 sind eine Zunahme der
SI Kompressions- und AP Scherkréfte sowie der Facettengelenkkrifte mit zuneh-
mender Muskelstimulation zu beobachten. Die Signifikanz der LL-Abhéngigkeit
dieser Krafte ist jedoch fiir hohere Stimulationswerte geringer, was konsistent mit
Beobachtungen zur Anwendung der sogenannten Follower Load ist (Patwardhan
et al., 1999). Daher scheinen hohere Muskelkréfte strukturelle Méangel zu kompen-
sieren (Scannell and McGill, 2003). Diese Ergebnisse unterstreichen das wichtige
Zusammenspiel zwischen dem LL und den Muskelkraften (hauptséichlich des M.
multifidus) bei der Entwicklung bzw. der Vermeidung von degenerativen Wirbel-
sdulenerkrankungen. Daher sollte die zukiinftige individualisierte Therapiepla-
nung von einer sorgfialtigen Beriicksichtigung des empfindlichen Gleichgewichts

der individuellen Kurvatur und Muskelkraft profitieren.
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6| Darstellung von Konfidenzbereichen der Dreh-

zentren unter verschiedenen Simulationsmodi

6.1 Theoretischer Hintergrund

Relative Bewegungen zwischen (lumbalen) Wirbeln treten wiahrend den meisten
taglichen Bewegungen auf. In drei Dimensionen kann eine solche relative Be-
wegung zwischen zwei Zeitpunkten durch eine momentane Schraubachse (engl.
finite helical axis, FHA) dargestellt werden, d.h., eine momentane Rotations-
achse, die in die Richtung moéglicher Translationen zeigt. Durch den Schnitt der
FHA mit einer anatomischen Ebene (bspw. Sagittalebene) wird ein momentanes
Drehzentrum (engl. instantaneous center of rotation, ICR) bestimmt. Die zeitli-
che Entwicklung des ICR, die sogenannte Gangpolbahn (engl. centrode), wurde
von mehreren Forschern mit sehr unterschiedlichen Zielen untersucht: (1) Erken-
nung allgemeiner Muster, um “Basisreferenzen fiir potenzielle diagnostische An-
wendungen” zu liefern (Aiyangar et al., 2017, (aus dem Englischen tbersetzt)),
“Vorhersagen...verletzungsrelevanter Vektoren” (Qiu et al., 2003, (aus dem Eng-
lischen iibersetzt)) und das Finden eines “Indikators fiir mechanische Stérungen”
(Schmidt et al., 2008, (aus dem Englischen tibersetzt)) oder von “Bewegungs-
charakteristika der normalen lumbalen Wirbelsdule” (Yoshioka et al., 1990, (aus
dem Englischen iibersetzt)), (2) Bewertung “der Qualitét, nicht der Quantitét
der Bewegung der Halswirbelsédule” (Baillargeon and Anderst, 2013, (aus dem
Englischen tbersetzt)), (3) Hoffen, dass der ICR “in Bezug auf...anatomische
und pathologische Faktoren interpretiert wird” (Bogduk et al., 1995, (aus dem
Englischen tbersetzt)), (4) Beschreibung der Verdanderung der ICR-Position als
Folge von Bandscheibendegeneration (Cossette et al., 1971; Ellingson and Nuck-
ley, 2015; Gertzbein et al., 1985), (5) Versuch, die ICR-Position mit der “Wahl
der vorderen und hinteren Instrumentierung” (Haher et al., 1991, (aus dem Eng-
lischen tibersetzt)) oder bestimmten Implantatparametern (Niosi et al., 2006) in
Verbindung zu bringen, (6) Nachweis, dass “die Analyse der sagittalen Bewe-

gungsebene der lumbalen Wirbelsdule moglich ist” (Ogston et al., 1986, (aus dem
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Englischen tibersetzt)), und (7) Korrelation von ICR-Pfaden mit Facettengelenk-
kriften (Rousseau et al., 2006). Allerdings hatte eine durchgefiihrte Uberpriifung
(Widmer et al., 2019) ergeben, dass der ICR bislang nur vage Kriterien fiir die
Beschreibung der spinalen Kinematik unter gesunden und degenerativen Bedin-
gungen liefert.

Fiir die vorliegende Untersuchung wurden geometrisch individualisierte MKS-
Modelle der LWS verwendet, um Flexionsbewegungen in vorwéartsdynamischen
Simulationen durchzufithren und ein statistisches Kriterium einzufiihren, das als
erster Schritt zur Beschreibung, Erkennung und schlieflich zum Versténdnis von
Ursache und Wirkung des ICR-Verlaufs dienen kann: die (gewichtete) Konfiden-
zellipse, wie in Abschnitt 6.2.3 eingefiihrt. Die zugrunde liegende Annahme war,
dass dhnliche (individuelle) Strukturen der Wirbelséule unter denselben Belas-
tungsbedingungen eine dhnliche relative Bewegung der Segmente zeigen. Indivi-
duelle fithren vermutlich Geometrien zu unterschiedlichen relativen Bewegungs-
mustern und damit zu unterschiedlichen Gangpolbahnen. Es soll gezeigt werden,
dass diese Unterschiede unter denselben Belastungsbedingungen gering sind, je-
doch unter unterschiedlichen Bedingungen erkennbar sind. Die vorgestellte Me-
thode wurde verwendet, um Ganpolbahnpositionen abhéngig von (I) individu-
ellen Geometrien, (II) Belastungsmodi (muskel- oder drehmomentgesteuert, mit
und ohne Belastung des Oberkérpers) und (III) von klinischen Syndromen be-
einflussten Materialparametern zu identifizieren. Zunachst wurden die Positionen
der Gangpolbahnen fiir alle geometrisch individualisierten MKS-Modelle berech-
net, sowohl mit als auch ohne Belastung, die durch die Masse des Oberkorpers
reprasentiert wird. Diese individualisierte Modellierung ist besonders lohnens-
wert, da Modellierungen mit dem MKS und Finite-Elemente Ansatz in der Regel
generische Modelle verwenden (Abouhossein et al., 2013; Qiu et al., 2003; Sente-
ler et al., 2018; Schmidt et al., 2008), die keine strukturbasierten Abweichungen
beriicksichtigen kénnen (vgl. Kap. 3). Experimentatoren fithren hingegen hilfrei-
che individuelle Messungen durch, haben jedoch kein ausgearbeitetes Modell zur
Hand (Cossette et al., 1971; Gertzbein et al., 1985; Haher et al., 1991; Niosi et al.,
2006; Ogston et al., 1986). Die vorgestellte Methode kénnte dazu beitragen, einen

68



Konfidenzbereich fiir den ICR-Verlauf von “gesunden” und pathologischen Wir-
belsdulen zu bestimmen, um bswp. den Einfluss von klinischen Syndromen oder
Behandlungen auf die Lage des ICR zu bewerten, wie am Beispiel der Modellie-

rung der chirurgischen Fixierung von Wirbeln diskutiert wird (vgl. Kap. 6.4.3).

6.2 Modell und Methode

Insgesamt wurden sieben individuelle MKS-Modelle der LWS (vgl. Abb. 6.1) ent-
sprechend der Beschreibung in Kap. 4 erstellt und vorwéartsdynamische Simula-
tionen unter definierten Bedingungen durchgefiihrt sowie die zuvor beschrieben

ICR-Verldufe bzw. Gangpolbahnen berechnet.

(d)

() (b)

- Foretoad
Foreload
'l

Abb. 6.1: Beispiel eines individuellen Wirbelsdulenmodells (L1-SA). Die Ansatzpunk-
te der Ligamente (hellblaue Linien) und Muskeln (rote Linien) wurden an anatomischen
Landmarken platziert (vgl Kap. 4.1). Ligamente, ZWS (graue Ellipsoide) und Facet-
tengelenke (blaue Ebenen) tibertragen Krifte. Passive Muskeln sind in einem blasseren
Rotton dargestellt, wahrend aktive Muskeln in lebendigem Rot dargestellt sind. Die
Wirkungslinie der vertikalen Kraft (silbern), die die Masse des Oberkorpers repréi-
sentiert, befand sich zwischen den Femurképfen (nicht in der Abbildung dargestellt).
Die Teildarstellungen a und b zeigen die neutrale Position aus lateraler Perspektive
zusammen mit den wirkenden Kréften (Fyreload, Frmuscle) Und einem externen Drehmo-
ment (Toxternal). Die Teildarstellung c zeigt die entsprechende ventrale Ansicht. Leichte
Asymmetrien, die aus individuellen Geometrien resultieren, kénnen erkannt werden,
siehe auch Tabelle A.1. Die Teildarstellung d zeigt eine Wirbelsdule in vollstdndiger
Flexion, die sich aus der Anwendung von Muskelkraft und Belastung (engl. preload
musclecontrolled, PM) ergibt, siche Kap. 6.2-6.2.1. Bildnachweis: Rockenfeller et al.
(2021) lizenziert durch CC BY 4.0
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6.2.1 Muskelgesteuerte und Drehmomentgesteuerte Simu-

lationen

Um die Unterschiede in den zeitlichen Verlaufen der momentanen Drehzentren
(ICR) zu untersuchen, wenn diese entweder von Muskelkraften Fusee (M. psoas
major) oder einem Drehmoment Teyernal von 10 Nm angetrieben werden, wurden
vier verschiedene Simulationsszenarien fiir die Flexion der LWS definiert. Zwei
Szenarien mit und zwei ohne 500 N Belastung Fleioad, die durch die Masse des
Oberkorpers reprasentiert wird: (1) keine Belastung und muskelgesteuert (engl.
no preload musclecontrolled, NPM), (2) belastet und muskelgesteuert (engl. pre-
load musclecontrolled, PM), (3) keine Belastung und drehmomentgesteuert (engl.
no preload torquecontrolled, NPT), (4) belastet und drehmomentgesteuert (engl.
preload torquecontrolled, PT). Die Belastung durch die Masse des Oberkérpers
wirken auf L1 und entlang der Lotlinie (Le Huec et al., 2011). Also der Linie, die
die beiden Femurkopfe vertikal halbiert und durch den COM des Oberkorpers
verlauft, vgl. Abb. 6.1. Da die CT-Daten von liegenden Patienten aufgenommen
wurden, sollten diese Szenarien liegende (unbelastete) und stehende (belastete)
Positionen reprasentieren. Das Drehmoment wurde am COM des obersten Wir-
bel (L1) angelegt (Abouhossein et al., 2013). Die Gesamtsimulationszeit betrug
in jedem Szenario fir jede Wirbelsdule 2,5s. Der M. psoas major begann im
vollstidndig aktivierten Gleichgewichtszustand (¢ &~ 1) und war fiir die gesamte
Simulationszeit vollstandig stimuliert (¢ = 1) (Rockenfeller and Giinther, 2018).
Der M. multifidus wurde weder aktiviert (¢ = go =~ 0,01) noch stimuliert (¢ = 0)
und hatte daher in allen Féllen nur passive, antagonistische Beitrége zu den ICR-
Verlaufen (Zwambag and Brown, 2020). Obwohl der hohe Stimulationswert fir
den M. psoas major weit von der physiologischen Realitéit entfernt ist, wurde er
(a) fur die Vergleichbarkeit aller Simulationsergebnisse und (b) zur Erlangung
einer signifikanten Bewegung mit dem reduzierten Modell gewéhlt (siehe Kap.

6.4).
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6.2.2 Berechnung der momentanen Drehachsen wahrend

der Flexionsbewegung

Fir Vergleichszwecke wurde im Folgenden lediglich die Flexion der modellier-
ten LWS untersucht (vgl. Abb. 6.1d). Diese Flexion wurde entweder durch Mus-
kelkréifte oder ein externes Drehmoment hervorgerufen, welches am COM des
Wirbels L1 wirkte (Abouhossein et al., 2013), siche auch den vorherigen Kap.
6.2.1. Es wurden die momentanen Schraubachsen (FHA) zwischen zwei Wirbeln
mithilfe einer Methode der kleinsten Quadrate fiir raumliche Koordinaten be-
stimmt (Damm, 2019; Kwon, 2008; Spoor and Veldpaus, 1980). Dazu wurden an
jedem Wirbelkorper sowie zu jedem Zeitpunkt (jede Millisekunde) vier Marker
(die Ansatzpunkte des SLL, FL sinister, ITL sinister und ALL dexter) relativ
zum kaudalen liegenden Wirbel verfolgt. In einem anschlieSenden Schritt wurde
der Schnittpunkt der FHA mit der entsprechenden anatomischen Ebene, in die-
sem Fall der Sagittalebene, berechnet und als momentanes Drehzentrum (ICR)
definiert. Die Abbildung 6.2 zeigt ein exemplarisches Segment L4-L5 sowie die
skizzierte Sagittalebene, FHA, ICR und Gangpolbahn (rote Punkte). Die Re-
duzierung auf eine zweidimensionale Grofle ist hier sinnvoll, da die beobachte-
te Bewegung (Flexion) nur in der Sagittalebene stattfindet. Die Wirbel sollten
entlang der Schraubachse keine bedeutende relative Translation aufweisen, die
ungefahr senkrecht zur Sagittalebene verlauft. Daher erfolgt eine reine Rotation.
An dieser Stelle muss betontet werden: Erstens ist der Begriff “momentan” eher
als “ungefihr momentan” oder “endlich” zu verstehen, da kein rigoroser diffe-
rentialgeometrischer Ansatz angewendet wurde. Die beobachteten Zeitintervalle
waren jedoch klein, daher wurde dieser Begriff gewéhlt, um die Konsistenz mit
der Literatur zu wahren. Zweitens erfassen die meisten in-vivo/in-vitro-Studien
(Bogduk et al., 1995; Cossette et al., 1971; Haher et al., 1991; Yoshioka et al.,
1990) sowie ausgearbeitete FE-Modelle (Qiu et al., 2003; Shirazi-Adl et al., 1986;
Schmidt et al., 2008) lediglich grundlegende, zweidimensionale Rotationen nach
der Methode von Reuleaux (Reuleaux, 1875), die weder beliebige dreidimensio-

nale Bewegungen noch translatorische Bewegungen der Wirbel erfasst.
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Abb. 6.2: Beispielhafte Darstellung einer Gangpolbahn, die aus der Bewegung (Flexi-
on) des Wirbels L4 relativ zu L5 resultiert. Diese Abbildung hat nur einen illustrativen
Charakter. Die simulierten Gangpolbahnen sind in den Abbildungen 6.3 und 6.4 dar-
gestellt. Die Teilabbildung a) zeigt die neutrale Position der beiden Wirbel L4-L5 (vgl.
Abb. 6.1a) ohne Muskeln und ohne ZWS. Der kaudale Wirbel L5 ist transparent dar-
gestellt, die Ligamente werden als blaue Linien visualisiert und die Sagittalebenen sind
in einem rotlichen grau dargestellt. b) zeigt den Wirbel L4 in der maximalen Flexion.
Neben den Strukturen aus a sind die FHA im letzten Zeitpunkt (schwarze Achse) so-
wie die Schnittpunkte aller FHA mit der Sagittalebene (Gangpolbahn, rote Punkte) zu
sehen. Bildnachweis: Rockenfeller et al. (2021) lizenziert durch CC BY 4.0.

6.2.3 Konfidenzbereiche fir die momentanen Drehzentren
(ICR)

Um die Auswirkungen der individuellen Geometrien auf die ICR-Pfade zu quan-
tifizieren, wurden fiir jedes Paar benachbarter Wirbel in jedem der zuvor de-
finierten Szenarien (NPM, PM, NPT, PT) eine sog. Konfidenzellipse von 95%
aller ICR berechnet. Der Mittelpunkt der Ellipsen wurde als der Mittelwert der
zweidimensionalen Pfad-Daten berechnet, und die Halbachsen wurden durch die
beiden Eigenvektoren der entsprechenden Kovarianzmatrix dargestellt (Draper,
1998; Galton, 1886; Spruyt, 2019). Die Léngen der Halbachsen geben somit die
entsprechenden Standardabweichungen an. Es wurde festgestellt, dass die Va-
riationen in der Bewegung der Wirbel am Anfang grofler waren als am Ende
der 2,5-s-Simulation, da in der maximalen Flexion ein Gleichgewichtszustand er-
reicht worden war und keine weitere Bewegung statt fand. Um diesem Umstand

Rechnung zu tragen, wurden zusétzlich exponentiell gewichtete Konfidenzellip-
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sen der n (in unserem Fall n = 2500) Datenpunkte durch die diskrete Abbildung

Wan @ {1,...,n} — [0,1] berechnet, mit

exp ((n — k) - )
El exp((n—1)-«)

_exp((n—k)-a)-(exp(a) — 1)
B exp(n-a)—1 ‘ (6.1)

Wan (k) =

Der gewichtete Mittelwert (x,,) und die Kovarianzmatrix (C,,) der zweidimen-

sionalen Daten x = {(z1,y1)7, ..., (Zn,yn)"} wurden berechnet durch

- (9”) - kiwa,n(k) - (x’“) (6.2)
Y =1 Yk

. — zi: (k) - ((ZL’k —z) (zr,—2) (vr—7) - (yx — y)) . (6.3)

und

(=) (e —y) (e —9) (ys — Y)
Hierbei wurde o = 10/n als ein geeigneter Kompromiss zwischen der Lage und
der Schmalheit der endgiiltigen Konfidenzellipse gefunden. Je grofler « ist, desto
mehr Gewicht wird den frithen Datenpunkten beigemessen. Im nicht gewichteten

Fall gilt w, (k) = 1/n fir alle k € {1,...,n}.

6.3 Ergebnisse

Die Abbildung 6.3 zeigt die ICR-Zeitverldufe zwischen allen Level benachbarter
Wirbel (L1-L2 bis L5-SA) fiir sieben geometrische individuelle MKS-Modelle der
LWS wahrend der Flexion. Die globalen Koordinaten fiir die COM waren wie
folgt: COMy; = (34,3;189,4), COMy, = (29,5;155,7), COMp3 = (25, 8;119,6),
COMp4 = (32,5;83,4), COMp5 = (31,2;48,5) und COMga = (0,0) (Einheiten:

[mm]). Die ICR-Koordinaten wurden relativ zu den Anfangspositionen der COM
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der jeweiligen kaudalen Wirbel berechnet. Die Wirbel der sieben LWS wurden
grafisch iibereinandergelegt, um den Vergleich zu erleichtern. Folglich wird in der
Abbildung 6.3 jeweils eine “gemittelte” LWS gezeigt, die keine reale Wirbelsau-
le reprisentiert, sondern als visuelle Hilfe dient. Die Konfidenzellipsen fiir den
nicht gewichteten und den gewichteten Fall zeigen die Positionen von 95% al-
ler ICR-Koordinaten von allen simulierten Modellen. Die Tabelle 6.1 liefert die
Mittelpunkte, Halbachsenlangen und Orientierungswinkel aller Ellipsen sowie die
ROM der der MKS-Modelle fiir jedes Szenario. Die folgenden Absétze enthalten
eine detailliertere Beschreibung der vier untersuchten Belastungsszenarien, d.h.

NPM, NPT, PM, PT (vgl. Kap. 6.2.1).

NPM

Die Abbildung 6.3a zeigt die ICR-Zeitverlaufe und die entsprechenden Konfiden-
zellipsen fiir jedes Level der lumbalen Wirbelsaulen, die durch die Simulation
des muskelgesteuerten Szenarios ohne eine vertikale Belastung durch einen si-
mulierten Oberkérper (NPM) entstanden sind. In allen Leveln der individuellen,
muskelgesteuerten Wirbelsdulenmodelle zeigten die ICR-Zeitverldufe ein dhnli-
ches Verhalten: sie lagen zu Beginn der Bewegung inferior-posterior zum COM
des kaudalen Wirbels und bewegten sich in superior-anterior Richtung. Die ers-
ten Halbachsenldangen der entsprechenden (nicht gewichteten) Ellipsen nahmen
in den unteren Leveln der LWS zu und waren signifikant langer (bis zu Faktor 5)
als die zweiten Halbachsenldngen (vgl. Tabelle 6.1). Auffillig ist, dass der Orien-
tierungswinkel dieser Ellipsen sich iiber alle Wirbellevel hinweg nicht wesentlich
unterschied (32° bis 37°). Je niedriger das Wirbellevel (L1-L2 bis L5-SA), desto
mehr bewegten sich die Ellipsenzentren in superior-anterior Richtung, wobei das
Zentrum der Ellipse L3-L4 anndhernd mit dem COM des Wirbel L4 iiberein-
stimmte. Die Einfithrung der Gewichtungsfunktion (Gln. (6.1)) zum Zweck der
Einbeziehung frither ICR-Daten, fithrte zu einer Zunahme des Orientierungswin-
kels (33° bis 50°) sowie insbesondere einer Zunahme der ersten Halbachsenlédngen.

Die ROM von 5,1° bis 14,5° waren vergleichbar mit dem NPT-Szenario.
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NPT

Die Abbildung 6.3b zeigt die ICR-Zeitverldufe, die aus der Simulation des dreh-
momentgesteuerten Szenarios ohne Belastung durch einen simulierten Oberkorper
(NPT) resultierten. In allen Leveln der drehmomentgesteuerten Wirbelsdulenmo-
delle zeigten die ICR-Zeitverldufe, mit Ausnahme von L5-SA, ein dhnliches Ver-
halten: iiber den gesamten Simulationszeitraum, befand sich der ICR-Verlauf in
einer schmalen Region, die sich in einer superior-anterior Position in der Néhe des
COM des kaudalen Wirbels befand. Daher waren die Halbachsenléngen deutlich
kiirzer als in den muskelgesteuerten Szenarien und die Quotienten zwischen den
ersten und zweiten Halbachsenldngen waren wesentlich kleiner (vgl. Tabelle 6.1).
Schliellich ndherte sich der Quotient in dem Level L4-L5 etwa eins an und formte
die Ellipse anndhernd zu einem Kreis. Im Gegensatz zu den muskelgesteuerten
Szenarien waren in dem NPT-Szenario die gewichteten Ellipsen schmaler, als die
nicht gewichteten Ellipsen, was darauf hinweist, dass die Veranderungen der Po-
sitionen der ICR bereits nach Beginn der Simulation stattfand. Aufgrund der
geringen Lange und der resultierenden Ununterscheidbarkeit der beiden Halbach-
sen wurden die Orientierungswinkel zu einer Zufallszahl im Intervall -90°...4+90°.
Die mittlere ROM von etwa 10,7° ist vergleichbar mit dem NPM-Szenario und
ist vergleichbar mit Literaturdaten von Kadaverexperimenten (Heuer et al., 2007,

Abb. 4).

PM

Die Abbildung 6.3c zeigt die ICR-Zeitverlaufe, die aus der Simulation des mus-
kelgesteuerten Szenarios mit einer vertikalen Kraft von 500N (PM) auf L1 und
entlang der Gravitationslinie resultierten (vgl. Kap. 6.2.1). Die verschiedenen Le-
vel der LWS-Modelle zeigten ahnliche ICR-Zeitverlaufe, vergleichbar zum NPM-
Modus. Das heifit, die ICR-Zeitverlaufe begannen inferior-posterior zum COM
des kaudalen Wirbels und bewegten sich in superior-anterior Richtung. Eben-
so bewegten sich die Ellipsenzentren umso mehr in superior-anterior Richtung,
je kaudaler das Wirbellevel war. Das Zentrum der Ellipse L2-L3 und der COM

von L3 waren anndhernd an derselben Stelle zu finden. In den Leveln L1-L2 und
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L2-L3 lagen jedoch wenige frithe ICR-Datenpunkte posterior zum COM und bil-
deten so einen “schweifartigen” Pfad zum Ellipsenzentrum. Folglich waren die
entsprechenden ersten Halbachsenlangen der gewichteten Ellipsen langer als die
der nicht gewichteten Ellipsen. In beiden Fallen sind die Halbachsen im PM-
Szenario langer als im NPM-Szenario. Die Breite der Ellipsen (die zweiten Halb-
achsenlangen) zeigte jedoch keine erkennbaren Unterschiede und nahm ebenfalls
in kaudaler Richtung zu (vgl. Tabelle 6.1). Die Lage der Ellipsenzentren fiir das
PM-Szenario sind vergleichbar mit denen des NPM-Szenarios. Die Orientierungs-
winkel der nicht gewichteten und gewichteten Ellipsen nahmen in kaudale Rich-
tung von 7° und 9° auf 34° und 40° zu. Die letzteren Winkel (L5-SA) waren somit
vergleichbar mit den Winkeln des NPM-Szenario. Die ROM reichte von 25,5° bis
39,1° und war vergleichbar mit der ROM des PT-Szenarios. Dariiber hinaus war
die mittlere ROM in den Szenarien mit Belastung etwa viermal gréfler als in den

Szenarien ohne Belastung.

PT

Die Abbildung 6.3d zeigt die ICR-Zeitverlaufe, die aus den Simulationen des
drehmomentgesteuerten Szenarios mit einer vertikalen Kraft von 500 N (PT) re-
sultierten. Vergleichbar mit dem NPT-Szenario zeigten alle Level der PT-Modelle
ahnliche ICR~Verlaufe, die sich in einer schmalen Region in einer superior-anterior
Position in der Nahe des COM des kaudalen Wirbels befanden. In diesem Szena-
rio waren die Langen der ersten und zweiten Halbachsen im Durchschnitt 1,5-2
mal langer als im NPT-Szenario, aber dennoch im Vergleich zu den muskelgesteu-
erten Szenarien klein. Wie im NPT-Szenario war die Bandbreite der Quotienten
zwischen den ersten und zweiten Halbachsenldngen im PT-Szenario (1,4...2,7)
kleiner als in den muskelgesteuerten Szenarien (1,5...14). Dartiber hinaus gab
es keinen signifikanten Unterschied zwischen den Halbachsenldngen der gewich-
teten und nicht gewichteten Ellipsen. Im Gegensatz zu den muskelgesteuerten
Szenarien waren die Orientierungswinkel der nicht gewichteten Ellipsen negativ,
mit Ausnahme des Level L4-L5. Die Orientierungswinkel der gewichteten Ellip-

sen nahmen, wie im PM-Szenario, in kaudaler Richtung von -78° auf 39° zu.
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Die ROM zwischen 32,6° und 41,6° waren mit dem PM-Szenario vergleichbar. In
beiden Szenarien, PM und PT, nimmt die Grofle der Ellipsen in kaudaler Rich-
tung zu, was auf eine verstirkte Translation anstelle einer Rotation hinweist. Je
schmaler die Ellipse, desto weniger Translationen findet statt und desto reiner ist

die Rotation.

Tabelle 6.1: Parameter der Konfidenzellipsen der ICR-Verldufe fiir muskel- und dreh-
momentgesteuerte Flexionen mit und ohne Belastung durch den simulierten Oberkor-
per. Spalte eins zeigt die vier Szenarien: NPM, NPT, PM, PT), wie in Abb. 6.3 dar-
gestellt. Spalte zwei: ROM fiir alle MKS-Modelle der LWS. Spalten 4 bis 9: Mittel-
punkte, Lingen der ersten und zweiten Halbachsen sowie Orientierungswinkel fiir die
nicht gewichteten (Spalten 4 bis 6) und gewichteten (Spalten 7 bis 9) Ellipsen fiir jedes
Wirbellevel (L1-L2 bis L5-SA)

nicht gewichtete Ellipse ewichtete Ellipse
ht g 1 Elliy g I Ellip
Syenario \F:(t)lng Level Ellipsen- Halbachsen-  Orientierungs- Ellipsen- Halbachsen-  Orientierungs-
“ [min max] Ve | mittelpunks [mm] linge [mm] winkel mittelpunkt [mm] linge [mm] winkel
26,0 a=85 Y 233 a=119 .
L1-L2 1475 b=21 3 146,2 =28 3
, 5 5 29,7 a=93 - 25,8 a=127 3
NPM 8,2° +£3,0 L2-L3 1107 21 35 108.2 b= 36 38
. co | 7o 34,7 a=114 o 28,8 a=136 e
[5,1°...14,5°] | L3-L4 75 b—22 36 731 b3 46
37,1 =162 27,8 a =200
15 ) 3 o ) ) EN°
L4-L5 49,2 b=138 37 4,7 b=4,1 50
30,8 a=18,0 21,9 a=314
L5-5A 21,0 b=87 32 134 b=28,6 H
30,8 a=23 . 30,9 a=21 .
L1-L2 153,0 b=0,9 2 153.6 b=0,9 20
36,1 a=3]1 35,9 a=18
NPT 0 1) _ bl ’ o bl 9 o
10,7°+1,2° | L2-L3 s b—13 33 1179 b—11 18
. . 39,1 a=27 ) 39,4 a=19 .
[9,1°...12,9°] | L3-L4 82.9 b= 16 —83 830 b—16 —42
384 a=36 38,4 a=23
AT ; ; o ; ; _aro
L4-L5 51,5 b=133 13 50,7 b=19 3
31,3 a=119 33,2 a=118
L5-8A 22,3 b=179 8 21,2 b=179 2
29,7 a=144 . 23,4 a=371 .
L1-L2 1510 b=21 7 1516 b=32 9
35,1 a=184 25,9 a =422
PM 35,1°+4,1° | L2-13 115,2 b=22 13 113,6 b=29 15
o ag 1ol | T4 39,3 a=143 B 30,7 a =262 5
[25,5°...39,1°] | L3-L4 80,6 b= 20 24 71 b= 30 29
38,6 a=148 29,7 a=247
AT 5 ’ ’ o ) ’ o
L4-L5 49,6 b=4,0 32 44,0 b=38 3
30,7 a=183 225 a=36,0
L5-SA 225 b=118 3 14,0 b=1709 40
31,0 a=32 . 30,1 a=33 O
L1-L2 151,2 b=19 —4 153,1 b=23 -8
36,9 a=45 34,7 a=33
PT B o4 31° - ) ) _970 ) ) _9Q0
ST A3 ) L3 115,5 b=19 2 117,1 b=27 3
o 40,8 a=59 o 37,8 a=45 5
[32,6°...41,6°] | L3-L4 811 b—23 —14 S1's b— 20 16
39,4 =063 . 35,9 a=74 aro
L4-L5 50,1 b=35 14 48,9 b=27 3
29,4 a=178 285 a=18,0
L5-8A 23,4 b=10,6 2 18,2 b=86 39
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6.4 Diskussion

Insgesamt wurden sieben geometrisch individualisierte MKS-Modelle in vier ver-
schiedenen Belastungsszenarien (NPM, NPT, PM, PT) in vorwértsdynamischen
Simulationen untersucht und die ICR-Zeitverldufe berechnet. Anschliefend wur-
den 95% Konfidenzellipsen der ICR-Verlaufe berechnet, wobei fiir jedes Level
jeweils eine gewichtete und ungewichtete Ellipse bestimmt wurden (vgl. Kap.
6.2.3). Die Ergebnisse zeigen deutliche Unterschiede zwischen den muskel- und
drehmomentgesteuerten Szenarien aber auch Unterschiede zwischen den Szena-
rien mit und ohne vertikaler Belastung. Im Folgenden werden die vorgestellten
Ergebnisse mit drehmomentgesteuerten Experimenten der Literatur verglichen,
die klinische Relevanz der ICR-Verlaufe sowie die Auswirkungen einer stetigen

Fixierung der LWS diskutiert.

6.4.1 Vergleich der Ergebnisse mit drehmomentgesteuer-

ten Experimenten aus der Literatur

Beim Vorbeugen, Greifen nach einer Wasserkiste und unsachgeméfiem Heben
kann es zu hohen Belastungsspitzen in der LWS kommen (Nachemson, 1965;
Wilke et al., 1999). Aufgrund ungiinstiger Hebelarme in Bezug auf die Gelen-
ke kann die reine Gewichtskraft grofle Drehmomente im menschlichen Korper
verursachen, die durch die Muskulatur kompensiert werden miissen. Als Folge
erzeugen die internen Muskelkréafte, iibertragen nach dem 3. Gesetz von Newton
(actio=reactio), schlieBlich hohe Druck- und Scherkrifte in den verschiedenen
Strukturen der Wirbelsdule. Wenn bestimmte Strukturen experimentell isoliert
werden (z. B. Wirbel, ZWS und Ligamente), wihrend andere ausgelassen werden
(z. B. Muskeln), kénnen experimentelle Beobachtungen stark von der physiologi-
schen Realitét abweichen. Zum Beispiel wurde beobachtet, dass isolierte (lumbale)
Wirbelsdulen unter Druckbelastungen nachgeben, die nicht anndhernd den in-vivo
GroBenordnungen entsprechen (Crisco, 1989). Um den fehlenden unterstiitzenden

Strukturen bei hoher Belastung von Leichenpraparaten entgegenzuwirken, wurde
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das Konzept der Follower Load eingefiihrt (Patwardhan et al., 1999; Rohlmann
et al., 2009a). Dabei sollte entlang einer “Fiithrungslinie” eine reine Kompressi-
onskraft ibertragen werden und somit das Auftreten von Scherkriften und Dreh-
momenten verhindert werden, die zu einer Extension, Flexion oder Lateralflexion
fithren wiirden. Folglich wurden die Krafte “tangential zur Wirbelsaulenkurve
und durch das Rotationszentrum jedes Segments hindurch” (Abb. 1 Patwardhan
et al., 1999, (aus dem Englischen tibersetzt)) angewendet, welches sich laut den
Autoren genau zwischen den Wirbeln befinden sollten. Es wurde festgestellt, dass
der Verlauf der Follower Load die Ergebnisse der Modellierung beeinflusst und
so optimiert werden sollte, dass es durch die Rotationszentren zwischen den Wir-
beln verlauft (Dreischarf et al., 2010). In in-vitro Experimenten und Modellen
mit Follower Load wird das Drehmoment nicht physiologisch durch Muskelkréfte
induziert, sondern kiinstlich aufgebracht, um eine Flexionsbewegung zu verursa-
chen. In dieser Untersuchung wurde gezeigt, dass diese Methode aufgrund der
entsprechenden ICR-Verlaufe erheblich von muskelgesteuerten Bewegungen ab-
weicht: drehmomentgesteuerte ICR-Verlaufe befinden sich unabhangig von der
individuellen Wirbelsdulengeometrie in einer engen Region superior-anterior des
COM des kaudalen Wirbels. Muskelgesteuerte ICR-Verldufe zeigen ein indivi-
duelleres Verhalten und erstrecken sich iiber einen breiteren Bereich. Diese Be-
obachtungen gelten gleichermafien fiir Szenarien ohne vertikale Belastung und
mit vertikaler Belastung, unter den vorgestellten Modellannahmen. Natiirlich er-
fassen die vorgestellten Modelle bei weitem nicht jeden physiologischen Aspekt
der in-vivo Kraftiibertragung, da die meisten Strukturen des gesamten Korpers
ausgelassen wurden. Dennoch kann der vorgestellte Ansatz als Ausgangspunkt
fiir ICR-basierte Untersuchungen dienen. Beispielsweise konnte das vorgestellte
Konzept der Konfidenzellipsen verwendet werden, um den Einfluss von Modell-
parameterdnderungen (Sensitivitaten) auf die ICR-Verldufe zu bewerten. Diese
Untersuchungen kénnten den Einfluss von Ligamentsteifigkeit oder Ligament-
versagen (Abouhossein et al., 2013; Alapan et al., 2013; Putzer et al., 2016),
Gelenkkréften (Senteler et al., 2018), Implantatpositionierung (Dreischarf et al.,
2015; Rohlmann et al., 2010) oder variabler Belastungsverteilungen (Rohlmann
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et al., 2009b) einschliefien. Einerseits unterstiitzen die Ergebnisse die Anwendung
des Konzepts der Follower Load zur Nachstellung von in-vitro Experimenten:
durch Drehmoment verursachte ICR-Verldufe (und damit der Verlauf der Fol-
lower Load) sind praktisch unempfindlich gegentiber individuellen Geometrien,
Zeitpunkten oder Belastungsszenarien. Daher kann die Follower Load, sobald sie
etabliert ist, wihrend der gesamten Simulation unverandert bleiben. Andererseits
sprechen die vorgestellten Ergebnisse gegen die Anwendung des Konzepts der Fol-
lower Load zur Nachstellung von in-vivo Experimenten: der Ort des ICR &ndert
sich wéhrend physiologischer Bewegungen (Aiyangar et al., 2017, Abb. 2), wie
auch in den Abb. 6.3a und c festzustellen ist. Diese Verdnderung des ICR-Ortes
deuten auf das Vorhandensein von translatorischen Bewegungen statt reinen Ro-
tationshewegungen der Wirbel relativ zueinander hin. Dies kann nicht erfasst

werden, wenn eine Follower Load verwendet wird.

Zusammenfassend legen die vorgestellten Ergebnisse nahe, dass modellierte Wir-
belsdulenbewegungen mit Vorsicht hinsichtlich ihrer Aussagekraft verglichen wer-
den miissen. Wenn es um physiologische Erkenntnisse geht, sollten muskelgesteu-
erte Modelle verwendet werden. Es konnte sich lohnen zu untersuchen, ob die Me-
thode der Muskelkontrolle, z.B. inverse Dynamik (Happee, 1994), EMG-gesteuert
(Lloyd and Besier, 2003) oder vorwértsdynamische Simulationen (Rupp et al.,
2015; Kosterhon et al., 2024; Miiller et al., 2021; Rockenfeller et al., 2021) einen
signifikanten Einfluss auf die berechneten ICR-Verldufe haben. Ebenso konnte
die Einbeziehung von Muskelumlenkungen bei groeren Muskeln (Hammer et al.,
2019) zu veranderten ICR-Verlaufen fithren. Wenn das Ziel darin besteht, in-vitro
Experimente nachzubilden, die eine stabilisierende Follower Load erfordern, stel-
len drehmomentgesteuerte Modelle eine natiirlichere Wahl dar. Deren Ergebnisse
kénnen jedoch nicht direkt auf die physiologische Realitiat tibertragen werden,
da Aussagen tiber mogliche medizinische Auswirkungen méglicherweise nicht den

Erwartungen entsprechen (vgl. Kap. 6.1 und den néchsten Kap. 6.4.2).
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6.4.2 ICR-Verlaufe aus klinischer Perspektive

Die Untersuchung der Wirbelsaulenbewegung ist von grofiter Bedeutung, wenn es
darum geht, die Entstehung von Erkrankungen und die Auswirkungen chirurgi-
scher Eingriffe zu verstehen. In der klinischen Praxis werden haufig hypermobile
Segmente oder degenerative Strukturen fixiert. Die Stabilisierung eines oder weni-
ger Segmente wird hierbei allgemein als erfolgreich betrachtet, obwohl das indivi-
duelle Muster der Wirbelsaulenbewegung nicht im Detail betrachtet wird. Wenn
jedoch Stabilisationen tiber mehrere Level erforderlich sind oder wenn der Einsatz
dynamischer Implantate (bewegungserhaltende Implantate) notwendig ist, ist ei-
ne genaue Balance der resultierenden Krafte wichtig und damit ein fundiertes
Wissen iiber das Bewegungsmuster erforderlich. Es wurden zahlreiche Forschun-
gen zu Bewegungsmustern der Wirbel der HWS durchgefiihrt (Amevo et al., 1991;
Anderst et al., 2015; Wachowski et al., 2017). Dieser Bereich ist nicht nur weniger
komplex als der lumbale Bereich (aufgrund weniger beteiligter Weichteile), son-
dern auch der Bereich, in dem die meisten dynamischen Implantate - insbesondere
Bandscheibenprothesen - eingesetzt werden (Auerbach et al., 2008). Die hochsten
Belastungen und folglich der Ort, an dem degenerative Veranderungen zuerst auf-
treten, finden sich jedoch in der LWS (Auerbach et al., 2008). Verdnderungen der
(lumbalen) spinalen Kinematik nach chirurgischen Eingriffen wurden in verschie-
denen Studien bereits beobachtet: Spondylodese unter Verwendung verschiedener
Techniken (Nomoto et al., 2019), Facettenresektion (Zeng et al., 2017), Einset-
zen von Bandscheibenprothesen (Yue et al., 2019) oder pedikelschraubenbasierte
dynamische Implantate (Prud’homme et al., 2015). Diese Kinematikverédnderun-
gen treten jedoch auch auf natiirliche Art und Weise infolge von Degeneratio-
nen oder Traumata auf (Amevo et al., 1992), ebenso wie bei adiposen Patienten
(Rodriguez-Martinez et al., 2016). Dartber hinaus wurden mehrere Studien, in-
vitro und in-vivo, durchgefiihrt, um die lumbale Kinematik zu analysieren und
die ICR-~Verlaufe der Wirbel unter gesunden und degenerativen Bedingungen zu
bestimmen (Aiyangar et al., 2017; Widmer et al., 2019). Bisher gibt es jedoch

weder mechanistische noch statistische Kriterien, die die blofle Beobachtung mit
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einer quantitativen kinematischen Bewertung verkniipfen oder die Auswirkungen
chirurgischer Eingriffe vorhersagen konnen. Bei ausreichenden experimentellen
Daten konnte das hier vorgestellte Konzept der Konfidenzellipsen dazu beitragen,
ICR-Verldaufe mit den entsprechenden klinischen Syndromen oder medizinischen
Behandlungen in Verbindung zu bringen.

CT-Scans und Biegefluoroskopie sind fiir die meisten Wirbelsdulenpatienten
in der Regel verfiighar. Diese Bilddaten ermoglichen es bspw., den Grad der Band-
scheibendegeneration zu beurteilen (Quint and Wilke, 2008). Dementgegen kon-
nen andere strukturelle Eigenschaften - wie die individuelle Steifigkeit bestimmter
Ligamente oder die Kraft der unterstiitzenden Muskeln - nicht bestimmt werden.
Eine weitere Auswertung von medizinischen Bilddaten, z. B. Wasser-Fett-MRT
(Schlaeger et al., 2018), konnten Schatzungen fiir individualisierte Muskelpara-
meter liefern, wie z. B. die Steifigkeit der Ligamente. Weiterhin erméglichen bi-
planare Rontgenfilme (Aiyangar et al., 2017) eine genauere Verfolgung des ICR-
Verlaufs. Insgesamt stellt die Nutzung individueller Daten einen wichtigen Schritt
hin zu einem vollstdndig individuellen Wirbelsaulenmodell dar, das letztendlich
dazu verwendet werden konnte, die Auswirkungen chirurgischer Eingriffe vorher-
zusagen und operative Plane vor der Operation zu optimieren. Implantate und
ihre Positionen konnten somit, unter anderem auf Grundlage von individuellen

Drehzentrum-Simulationen, ausgewahlt werden.

6.4.3 Auswirkungen einer stetigen Fixierung der lumba-

len Wirbel auf den ICR-Verlauf

Die Modellierung von Belastungsverdnderungen in der LWS als Ergebnis der Po-
sitionierung chirurgischer Implantate kann genutzt werden, um das erforderliche
medizinische Verfahren im Voraus zu bewerten (Xu et al., 2019). Zusétzliche
Kriterien kénnten durch die Klassifizierung der entsprechenden ICR-Verldufe ab-
geleitet werden. In der Literatur wurden jedoch zwei Hauptprobleme in beste-
henden Studien identifiziert. Erstens, LWS-Modelle (Kiapour et al., 2012), die

unter Verwendung von in-vivo Daten validiert sind (Pearcy and Bogduk, 1988),
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bei denen der Rotationsmittelpunkt nur zwischen dem Start- und Endpunkt der
Bewegung berechnet wurde, lassen alle dynamischen Informationen im mittleren
Teil der Bewegung aus (Dombrowski et al., 2018). Zweitens, erhalten Modelle
(Abouhossein et al., 2013), die mit drehmomentgesteuerten in-vitro Daten vali-
diert sind (Rousseau et al., 2006), bei denen einer der Wirbelkorper fixiert wurde,
ICR-Verlédufe die sich zwischen den Wirbelkérpern also im Bandscheibenfach be-
finden. Dies steht im Gegensatz zu in-vivo Ergebnissen (Aiyangar et al., 2017,
Abb. 2). Diese beiden Probleme finden sich auch kombiniert wieder (Naserkhaki
et al., 2018; Schmidt et al., 2008).

In diesem Kapitel wird ein oberflachlicher Blick auf mogliche Konsequenzen
der aufeinanderfolgenden Fixierung von Wirbelsegmenten, d. h. dem Einsetzen
starrer Implantate vom SA aus kranial fortsetzend bis zum Wirbel L2. Abbildung
6.4 veranschaulicht das Szenario und die Ergebnisse eines einzelnen NPT-Modells,
das rein exemplarisch verwendet wurde. Daher wurden keine Ellipsen berechnet.
Obwohl in dieser Studie festgestellt wurde, dass muskelgesteuerte Modelle zu kon-
sultieren sind, wenn verlassliche physiologische Erkenntnisse angestrebt werden,
sind in unserem Modell komplexere Strukturen erforderlich, um eine signifikante
Flexion der maximal fixierten LWS zu erméglichen. Aus diesem Grund wurde fiir
diesen Ausblick die weniger physiologische Variante einer drehmomentgesteuerten
Bewegung gewéahlt. Es wird SA-X als Fixierung vom SA aufwérts bis zum Seg-
ment X bezeichnet, d. h. SA-L2 bezieht sich auf eine spinale Einheit, bei der das
SA bis L2 durch Implantate starr verbunden ist. Abbildung 6.4b stellt den Grad
der Fixierung farblich dar. Die Flexionsbewegung, die durch 10 Nm hervorgeru-
fen wurde, nahm erwartungsgeméafl wihrend der aufeinanderfolgenden Fixierung
ab: von ROM SA-SA = 10,5° auf ROM SA-L2 = 0,3°. Die entsprechenden ICR-
Verléufe zeigten ein systematisches Verhalten: je weiter die Segmente von der
Fixierung entfernt waren, desto enger und mehr inferior-posterior waren die ICR-
Verléufe lokalisiert, bis sie schlieflich das COM der kaudalen Korper erreichten.
Innerhalb dieser ICR-Verlaufe wurde festgestellt, dass sich der Migrationspfad
der ICR tiberwiegend nach superior-anterior entwickelte. Die Segmente, die di-

rekt kranial zur Fixierung lagen, zeigten einen hakenférmigen ICR-~Verlauf genau
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in der Mitte des jeweiligen Bandscheibenraums, vgl. 6.4a. Diese Ergebnisse, ob-
wohl mit einem eher vereinfachten Modell durchgefiihrt, legen eine kritische Be-
trachtung der oben genannten Probleme nahe: MKS-Analysen (>2) konnten eine
entscheidende Rolle bei der Bewertung von Operationsplanungen sein, wie bei-
spielsweise der Optimierung der Implantatpositionierungen (Haher et al., 1991;
Niosi et al., 2006). Dartiber hinaus zeigen die Ergebnisse, dass der ICR-Verlauf
des Wirbels der kranial zur Fixierung liegt, sich im Bandscheibenfach befindet
(vgl. Abb. 6.4a. Je ndher das Drehzentrum am Wirbel liegt, desto reiner ist die
Rotationsbewegung und umso stérker wird sie lokalisiert. Diese Lokalisierung
konnte zu einer erhohten Belastung im vorderen Bereich der ZWS fiihren, was

letztendlich die Degeneration beschleunigen konnte.
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Abb. 6.4: (a) Zweidimensionale ICR-Positionen fiir finf aufeinander folgende Fixie-
rungsgrade (farbige Punkte), die durch durch Ausfithren von NPT-Szenarien an einem
individuellen Modell der LWS berechnet wurden. Die laterale Ansicht auf die Lenden-
wirbelsaule ist im Hintergrund dargestellt und wichtige Bereiche sind durch einen Zoom
hervorgehoben. (b) Halbtransparente dreidimensionale Darstellung der entsprechenden
Implantat- (oder Pedikelschrauben-) Platzierungen in den Wirbelkérpern, ohne sicht-
bare aktive oder passive Strukturen. Die gleichen Farben zeigen den Fixierungsgrad
an: (i) SA-SA (griin, Standard NPT-Szenario wie in Abb. 6.3b), (ii) SA-L5 (violett),
(iii) SA-L4 (gelb), (iv) SA-L3 (rot), (v) SA-L2 (blau). Die ICR-Verldufe wurden, wie
in Kap. 6.2.2 beschrieben, berechnet. Bildnachweis: Rockenfeller et al. (2021) lizenziert
durch CC BY 4.0.
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7| Veranderte Dynamik nach verschiedenen De-

kompressionsverfahren

7.1 Theoretischer Hintergrund

Riickenschmerzen, die aus degenerativen Veranderungen resultieren, stellen ei-
ne der haufigsten medizinischen Symptome in der menschlichen Bevolkerung dar
(Heliovaara et al., 1989; Raspe, 2012; Schmidt et al., 2007). Neben konservativen
therapeutischen Ansétzen spielt auch der chirurgische Eingriff eine entscheidende
Rolle bei der Behandlung von spezifischen Riickenschmerzen, die mit strukturel-
len Abnormalitéten verbunden sind (Czabanka et al., 2018). Es gibt zahlreiche
degenerative Veranderungen der Wirbelsdule die zu verschiedenen Symptomen
fithren. Eine dieser strukturellen Verénderungen ist die sog. degenerative Spon-
dylolisthesis (DS), wobei vorwiegend die LWS élterer Patienten betroffen sind
(Pietrantonio et al., 2019). Eine DS bedeutet eine anteriore Verschiebung eines
Wirbels relativ zum benachbarten Wirbel. Abbildung 7.1 zeigt schematische das
Wirbelgleiten des L5 gegeniiber dem SA sowie die Einteilung des Schweregrades
der Spondylolisthesis nach Meyerding (Fritsch, 2003). Hauptsichlich wird die-
ses Gleiten durch Mikroinstabilitiaten innerhalb der ZWS und der ligamentéren
Strukturen verursacht (Fritsch, 2003). Das Level L4-L5 ist am héufigsten be-
troffen (Wiltse et al., 1976). Diese Verschiebung zusammen mit einer gleichzeitig
auftretenden Hypertrophie der intraspinalen Bander sowie weiteren Faktoren, wie
eine zunehmende Instabilitat der Wirbelsédule, eine starke Gewichtszunahme, Al-
terungsprozesse oder mechanische Dauerbelastungen kénnen zur Einengung des
Wirbelkanals und anschlieBender Kompression der Nervenwurzeln fithren, was zu
einer Spinalstenose fithren kann (Hochschild, 2014, S. 17).

Der Hauptansatz der chirurgischen Behandlung einer Spinalstenose besteht in
der Dekompression des Wirbelkanals unter Verwendung verschiedener Techniken.
In einigen Féllen muss iiber eine zusétzliche Fusion mittels dorsaler Spondylode-
se oder minimalinvasiver Ansétze zur Stabilisierung des betroffenen Segments

nachgedacht werden. Die Dekompression des Wirbelkanals kann durch weniger

87



Abb. 7.1: Schematische Darstellung der vier verschiedenen Stufen einer Spondylolis-
thesis nach Meyerding. Bildnachweis: Fritsch (2003).

invasive Methoden, wie die interlaminare Fensterung (ILF, auch als Laminotomie
bekannt) erreicht werden. Bei der ILF werden in der Regel hauptsachlich die Ligg.
flava entfernt. Diese werden entweder ausschlieflich auf der Seite des chirurgischen
Zugangs oder auf beiden Seiten entfernt, wobei das Ligament hauptséchlich durch
ein “Herauskratzen” von der Seite des Zugangs bis zur gegeniiberliegenden Seite
entfernt wird. Dabei bleiben die meisten knochernen Teile, aufler dem media-
len Aspekt des Facettengelenks, erhalten. Fir eine umfassendere Dekompression
kann eine Laminektomie (LAM) durchgefiihrt werden, die die Entfernung der
gesamten Lamina und in den meisten Féllen auch des Dornfortsatzes und der be-
nachbarten Ligamente umfasst (Benz and Garfin, 2001). Insbesondere bei Fallen
einer mafigen ventralen Verschiebung (Meyerding Grad 1) existiert eine fortlau-
fende Debatte, ob Patienten ausschliefilich eine Dekompression benotigen oder
von einer gleichzeitigen Stabilisierung als primérer Intervention profitieren kénn-
ten (Austevoll et al., 2021; Forsth et al., 2016; Ghogawala et al., 2016). Um
diese Frage zu kldren, werden diverse radiologische Zeichen, die auf eine spina-
le Instabilitdt hinweisen, betrachtet. Es wird bspw. die ventrale Verschiebung
eines Wirbels in funktionellen Rontgenaufnahmen, eine verminderte Hohe des
Bandscheibenfaches, ein Facettengelenkerguss in der MRT und die Facettenori-
entierung analysiert. Allerdings haben widerspriichliche Ergebnisse gezeigt, das

diese Parameter allein die Notwendigkeit fiir eine zusétzliche Fusion nicht genau
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vorhersagen konnen (Nimmons et al., 2020; Stokes and Frymoyer, 1987).

Ein Faktor der zur Unsicherheit bei der Beantwortung der Frage beitragt, ob
nur eine Dekompression allein oder eine zusétzliche Fusion angewendet werden
sollte, konnte die Begrenzung konventioneller klinischer Bildgebungsmodalitaten
sein. CT, MRT und Rontgenbilder liefern ausschlielich statische Darstellungen
des dynamischen Verhaltens der Wirbelsdule. Biomechanische Aspekte, wie ei-
ne veranderte ROM oder die inneren Kréfte und Drehmomente, die wéahrend
der Bewegung auftreten, konnen mit diesen Techniken nicht ausreichend bewer-
tet werden. In-vitro Studien haben bereits die biomechanischen Auswirkungen
von verschiedenen Dekompressionsoperationen auf die ROM und die Steifigkeit
der Lendenwirbelsdule gezeigt (Bisschop et al., 2014; Hartmann et al., 2012; Ho
et al., 2015). Computersimulationsmodelle bieten jedoch zusétzlich ein wertvolles
Mittel zur Abschétzung der inneren Kréfte und Drehmomente. Diese Modellie-
rungen konnten dazu beitragen, Therapieentscheidungen zu objektivieren und
somit eine Uber- oder Unterversorgung zu vermeiden (z. B. den am wenigsten
destabilisierenden Ansatz auszuwéhlen) (Dreischarf et al., 2016).

Im Folgenden werden der invers dynamische und vorwértsdynamische An-
satz zusammenfassend gegentibergestellt. Dies stellt lediglich eine Zusammenfas-
sung dar, eine ausfiihrliche Erlauterung ist in Kap. 3.1 dargelegt. In zahlreichen
Studien zur Erforschung der spinalen Biomechanik wurden umfangreiche Ent-
wicklungen, Validierungen und Anwendungen von Modellen fiir die Wirbelséaule
und den Oberkorper durchgefithrt. Im Bereich der spinalen Biomechanik werden
haufig invers dynamische Ansétze in in-silico Studien verwendet, um innere Kraf-
te und Drehmomente zu berechnen. In der invers dynamischen Simulation wird
die Kinematik der Wirbelsaulenbewegung im Voraus festgelegt, z. B. durch ei-
ne Bewegungserfassung tiber motion capture Systeme. Kréafte und Drehmomente
werden dann mithilfe von validierten MKS-Modellen berechnet und optimiert,
um das gemessene kinematische Verhalten darzustellen. Dieser Ansatz erfordert
jedoch sowohl pra- als auch postoperative kinematische Daten, die in der Re-
gel im Klinikalltag nicht zur Verfiigung stehen. Dementgegen stehen vorwiegend

Rontgen-, CT- und MRT-Aufnahmen zur Verfiigung. Ein alternativer Ansatz ist

89



die vorwértsdynamische Simulation. In dieser Methode beginnt die Simulation
in einer neutralen Haltung und der Ubergang in eine andere (Koérper-)Position
wird durch die Anwendung von Kréften und Drehmomenten auf die Wirbelsédule
ausgelost. Diese Strategie bietet die Moglichkeit, Veranderungen in der Bewegung
aufgrund chirurgischer Eingriffe vorherzusagen und zeitgleich innere Krafte und
Drehmomente zu berechnen. Dieser Ansatz kénnte daher einen besonderen Wert
haben, da er die Vorhersage von Wirbelsaulenbewegungen nach Operationen er-
moglichen kann und sowohl die veranderten kinematischen als auch kinetischen
Aspekte erfasst. Aufgrund der komplexen Steuerung dieser Simulationen haben
nur wenige Studien einen vorwartsdynamischen Simulationsansatz zur Untersu-
chung der spinalen Mechanik gewéhlt (Guo et al., 2021; Meszaros-Beller et al.,
2023b; Silvestros et al., 2019). Wahrend einige Modelle mit neuronaler Muskel-
kontrolle gesteuert wurden, um potenzielle Therapien zu erforschen, wie z. B.
Modelle des Kauergangs (engl. crouch gait) (Arnold et al., 2006; Steele et al.,
2010), bleibt die Anwendung vorwéartsdynamischer Ansétze fir Lendenwirbelsau-
lenmodelle vergleichsweise begrenzt. Ein bedeutender Vorteil von vorwartsdyna-
mischen Modellen liegt in der Verwendung von echten sechs DOF Gelenken fiir
jeden Wirbel, die eine realistischere Darstellung der Bewegung der Wirbelsaule
ermoglichen. Im Gegensatz dazu erfordern invers dynamische Ansétze prézise ki-
nematische Daten (Aiyangar et al., 2014; Byrne et al., 2020) fiir jedes Gelenk,
was oft zu einer Reduzierung der Freiheitsgrade auf drei DOF fiir die gesamte
Wirbelsédule fiihrt (Koslosky and Gendelberg, 2020).

Das Ziel dieses Forschungsprojekts war es, vorwartsdynamische Simulationen
unter Verwendung subjekt-spezifischer Modelle der LWS anzuwenden, um Ver-
anderungen in der Kinematik der LWS infolge von drei unterschiedlichen chir-
urgischen Dekompressionstechniken zu bewerten. Angesichts der begrenzten Ver-
fligbarkeit von dynamischen Datensitzen von Patienten, hauptsachlich aufgrund
des vorherrschenden Einsatzes statischer Bildgebungsmodalitaten in klinischen
Umgebungen, stiitzt sich die aktuelle Forschung stark auf Ergebnisstudien (Aus-
tevoll et al., 2021; Forsth et al., 2016; Ghogawala et al., 2016). Daher bietet

die Anwendung vorwértsdynamischer Simulationen eine bedeutende Moglichkeit
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zur Erforschung der spinalen Mechanik. Es wird die Hypothese aufgestellt, dass
die Flexion-Extensions Drehmomente in den ZWS mit steigender Invasivitét der

Dekompressionstechnik zunehmen werden.

7.2 Modell und Methode

Insgesamt wurden retrospektiv 49 Patienten mit degenerativer Spondylolisthesis
und begleitender Spinalstenose, die zwischen dem Januar 2017 und Juli 2018 im
Universitatsklinikum Mainz behandelt wurden, aus dem Informationssystem des
Fachbereichs der Neurochirurgie identifiziert. Einschlusskriterien waren eine mo-
nosgmentale Spondylolisthesis mit zusatzlicher Stenose. Es sollten sowohl praope-
rative CT- als auch praoperative Flexions-/Extensions-Réntgenbilder verfiighar
sein. Dabei wurden lediglich Patienten mit geringgradiger Spondylolisthesis fiir
die weitere Modellierung in Betracht gezogen (Meyerding Grad I) (Koslosky and
Gendelberg, 2020). In dieser Gruppe von Patienten ist die Wahl der Behandlung
(nur Dekompression oder Dekompression und Fusion) noch Gegenstand laufender
Diskussionen (Stand August 2023) und nur Patienten, die fiir einen der beiden
Eingriffe geeignet sind, sollten einbezogen werden. Daher wurden Patienten mit
radiologischen Anzeichen von Instabilitat (jegliche Anzeichen von ventraler oder
dorsaler Bewegung in den Flexions-/Extensions-Rontgenbildern im Vergleich zu
den neutralen Rontgenbildern), Meyerding Grad > 1, Befunden von Spondylo-
lyse, fritheren Wirbelsduleneingriffen oder Frakturen ausgeschlossen. Von den 49
Patienten wurden nach Anwendung dieser Ein- und Ausschlusskriterien 18 fiir
weitere Untersuchungen und Modellierungen in Betracht gezogen. Wahrend der
Datenaufbereitung mussten drei weitere Patienten aufgrund einer unzureichen-
den Bildgebung (geringe raumliche Auflosung mit einer Schichtdicke > 1 mm, die
fiir die 3D-Rekonstruktion nicht ausreichend war) ausgeschlossen werden, sodass
insgesamt 15 Patienten analysiert wurden. Das durchschnittliche Patientenalter
betrug 67,9 Jahre (n = 15; 49 - 87 Jahre £10,9 Jahre). Das Verhaltnis von Mén-
nern zu Frauen war 6:9. Die Studie wurde von der ortlichen Ethikkommission

genehmigt, und alle Probanden hatten zuvor ihre Zustimmung gegeben. Die 15
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geometrisch individualisierten Modelle wurden gemaf den Erlduterungen in Ka-
pitel 4 erstellt. Es sei anzumerken, dass entgegen den Ergebnissen der Teilstudie
aus Kapitel 6 die Muskeln M. multifidus und M. psoas major nicht integriert
wurden, um den stabilisierenden Einfluss des M. multifidus auszuschliefen. So-
mit repréasentieren die Modelle in-vitro bzw. ex-vivo Kadaverexperimente und
ermoglichen Vorhersagen iiber die verdnderte Dynamik nach den verschiedenen

Operationsmethoden.

7.2.1 Simulation von drei verschiedenen Dekompressions-

methoden

Es wurde jeweils auf dem Wirbel L1 ein Drehmoment von 7,5 Nm angewendet,
was zu einer Flexion der Modelle fithrte (Dreischarf et al., 2014). Dartiber hinaus
wurde jedes Modell der LWS mit einer konstanten vertikalen Kraft von 500 N
belastet, welche die generische Masse des Oberkorpers reprisentieren soll. Dies
erzeugte ein zusatzliches Drehmoment am Befestigungspunkt des Modells (SA)
aufgrund des Hebelarms der angewendeten vertikalen Kraft. Die Vorwértssimu-
lation dauerte 3s. Die resultierenden Kraft- und Drehmomentdaten wurden tiber
die gesamte Bewegungssequenz aufgezeichnet. Es wurden insgesamt vier verschie-
dene Modi untersucht: (I) ein “intakter” Zustand als Referenz, (II) eine unilate-
rale ILF (ulLF), (III) eine bilaterale ILF (bILF) und (IV) eine LAM. Um die
vorwartssdynamischen Simulationen der theoretischen ILF durchzufiihren, wur-
den die Ligg. flava (FL) virtuell im Level L4-L5 einseitig (uILF) und beidseitig
(bILF) entfernt. Fur die ulLF wurden einheitlich in allen Modellen die linken Tei-
le des FL entfernt. Fiir die LAM wurden zusétzlich das ISL und SSL sowie das
FL zu den Wirbeln L3 und L5 virtuell entfernt (siche Abb. 7.2). Die kndchernen
Strukturen, z. B. der Dornfortsatz oder Teile der Lamina, wurden nicht entfernt,
da sie nur dazu dienten, Ansatzpunkte der Ligamente und Kontaktflichen der

Facettengelenke zu definieren, aber nicht Teil der Simulation selbst waren.
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intact ILF unilateral (left) ILF bilateral LAM

Abb. 7.2: Visualisierung der verschiedenen Dekompressionstechniken. Von links nach
rechts: intakt: L4-L5 im intakten Zustand; ILF unilateral: unilaterale interlaminare
Fensterung (ulLF) — die Ligg. flava wurden auf der Seite der Fensterung entfernt (linke
Seite in allen Modellen); ILF bilateral: bilaterale interlaminére Fensterung (bILF) —
die Ligg. flava wurden auf der Seite der Fensterung und auf der kontralateralen Seite
entfernt; und LAM: Laminektomie — die Ligg. flava der jeweiligen Level und der oberen
Level sowie die intraspintsen und supraspintsen Ligamente wurden entfernt. Hinweis:
Die knochernen Defekte dienen hier ausschliefllich der Visualisierung. In den Simula-
tionen wurden ausschliellich die genannten Kraftelemente virtuell entfernt, wobei die
knochernen Anteile unberiihrt blieben. Bildnachweis: (Kosterhon et al., 2024) lizenziert
durch CC BY 4.0.

7.2.2 Statistische Analyse

Da die simulierten inneren Krafte und Drehmomente von den individuellen Geo-
metrien abhangen (Miiller et al., 2021), sind die absoluten Simulationsergebnisse
nicht vergleichbar. Daher wird ein Normalisierungsverfahren angewendet, um den
Einfluss der verschiedenen Operationstechniken (ulLF, bILF und LAM) auf die
vertikale Kompressionskraft in superior-inferior (SI-)Richtung (Fgr) der ZWS, die
horizontale Scherkraft in anterior-posterior (AP-)Richtung (Fap) der ZWS und
das Drehmoment um die Transversalachse (Drehmoment der Wirbel bei einer
Flexion-Extension, Tpg) der ZWS zu bewerten. Alle Datennachbearbeitungen
wurden mit MatLab (Mathworks, Version 2022b) durchgefithrt. Das Normali-
sierungsverfahren bezieht sich auf die Werte am Ende der vorwartsdynamischen
Simulation (nach 3s). Fir jedes Modell und Level wurden die Werte des intak-
ten Modells als Referenzwerte genommen, die 100% entsprechen. Die Ergebnisse
der virtuell operierten Modelle wurden auf diese Werte normalisiert. Fiir jeden
Wirbel wurde ein ungepaarter zweiseitiger t-Test durchgefiithrt, um zu entschei-

den, ob der Mittelwert der normalisierten Werte systematisch kleiner (<100%)
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oder grofier (>100%) als der Referenzwert war. Zusétzlich wurden alle Zeit-Kraft-
oder Zeit-Drehmoment-Kurven der 15 Probanden tiber die Simulationszeit von
3 s aufgezeichnet. Anschliefend wurde eine statistische parametrische Kartierung
(engl. statistical parametric mapping, SPM (Pataky, 2012)), d. h. ein gepaarter
zweiseitiger t-Test, auf den Unterschied zwischen dem intakten Zustand und jeder
Dekompressionsmethode durchgefiihrt, um signifikante Unterschiede in Kréften
und Drehmomenten im Laufe der Zeit aufzudecken. Ein z-Score iiber dem posi-
tiven (97,5%-)Quantil zeigt an, dass die Krafte/Drehmomente in Modellen nach
der jeweiligen durchgefithrten Dekompressionsmethode signifikant hoher sind als
in den dazugehorigen intakten Modellen, wahrend das Gegenteil fiir einen 2z-Score

unter dem negativen (2,5%-)Quantil gilt.

7.3 Ergebnisse

Im Folgenden werden die Ergebnisse dieser Teilstudie vorgestellt. Hierbei werden
zunachst die Auswirkungen der Operationsmethoden auf die ROM, anschlieend
die Auswirkungen auf die Belastungen der ZWS (Fg1, Fap, Trg) und schliefllich
die Belastungen tiber den zeitlichen Verlauf der Bewegung vorgestellt. Die abso-
luten Werte der Kréafte und Drehmomente (Fgr, Fap, Trg) in den ZWS sowie die
Kréfte des PLL (Fprp) und die Kréfte der Kapselligamente (Fcp,) sind im Anhang
in der Tabelle A.4 aufgefiihrt. Bei der invasivsten Dekompressionsmethode (LAM)
erhohte sich die ROM der MKS-Modelle durchschnittlich um 17% (Bereich: 7%
- 51%). Die mittlere ROM-Zunahme betrug nach den uILF 0,6% (Bereich: 0,3%
- 1,4%) und 2% (Bereich: 0,9% - 5,3%) nach den bILF (Abb. 7.3). Je invasiver
die Dekompressionsmethode, desto mehr stiegen die SI Kompressionskréfte der
ZWS an. Dieser Effekt wurde jedoch deutlicher in den dekomprimierten Leveln
L4-L5 und den dazu benachbarten Leveln beobachtet. Die AP Scherkréfte nah-
men nach den LAM in den Level L1-L2, L2-L.3 und L5-SA zu, verringerten sich
jedoch signifikant in den Level L3-L4 und L4-L5. Im Gegensatz dazu nahmen die
AP Scherkréifte in allen Level bei den Methoden ulLF und bILF zu. Die durch-

schnittlichen FE Drehmomente, die von den kranialen zu den kaudalen Wirbeln
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intact ulLF bILF LAM

Abb. 7.3: Boxplots der ROM der MKS-Modelle nach vollstdndiger Flexion fiir den
intakten Zustand (griin), nach virtuellen uILF (gelb), nach virtuellen bILF (rot) und
nach LAM (schwarz). Die ROM wurde anhand der Bewegung der Deckflache des Wirbel
L1 am Ende der Flexion bestimmt. Bildnachweis: Kosterhon et al. (2024) lizenziert
durch CC BY 4.0.

iibertragen werden, nahmen in allen Level bei der Durchfiihrung von ulLF, bILF
und LAM zu (siehe Abb. 7.5). Die Ergebnisse der virtuellen Dekompressions-
techniken werden relativ zum intakten Zustand in Abb. 7.4 fiir das von der DS

betroffene Level L4-L5 und absolut fiir alle Level in Abb. 7.5 dargestellt.

Superor-inferiore (SI) Kompressionskrifte in den Zwischenwirbelscheiben

Die mittlere Kompressionskraft der ZWS wurde in SI-Richtung berechnet. Im
Level L4-L5 verringerten sich die SI Kompressionskréfte nach den ulLF (-0,38%)
und den bILF (-0,74%), nahmen jedoch nach den LAM um 7,44% zu. In den
Leveln L2-L3, L3-L4 und L5-SA nahmen die SI Kompressionskrafte nach allen
Dekompressionen zu. In den Leveln L1-L2 verringerte sich die mittlere SI Kraft
nach den LAM. Groflere Variationen wurden nach den virtuell durchgefithrten
LAM beobachtet, als bei den weniger invasiven Methoden, z. B. ulLF: -0,7% -
0,41%, bILF: -1,62% - 1,57%, LAM: 1,32% - 22,94% fiir die Level L4-L5 (siehe
Abb. 7.4 und 7.5).

Anteroposteriore (AP) Scherkrifte in den Zwischenwirbelscheiben

Die mittleren AP Scherkrafte in den ZWS stiegen in den Leveln L1-L2, L2-1.3
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und L5-SA an. Bei den invasiveren Dekompressionstechniken war der Anstieg der
AP Scherkrafte hoher (z. B. ulLF: 0,56%, bILF: 1,94 und LAM: 16,1%). In den
Leveln L3-L4 und L4-L5 zeigten die AP Scherkrifte nach den virtuellen LAM
eine Abnahme von -11,82% bzw. -43,3%. Im Gegensatz dazu wurde nach ulLF
und bILF eine Zunahme der AP Scherkréifte in den beiden Leveln beobachtet,

was den Trend der restlichen Wirbellevel widerspiegelt.

Flezion-FExtension (FE) Drehmomente in den Zwischenwirbelscheiben

Die mittleren FE Drehmomente, die von den kranialen zu den kaudalen Wirbel
iibertragen werden, nahmen in allen Leveln nach ulLF, bILF und LAM zu, aufer
in dem Level L1-L2. In den Leveln L4-L5 stiegen die FE Drehmomente um etwa
1,3% und etwa 4,79% bei ulLF bzw. bILF. Die virtuelle LAM fiihrte zu einem
deutlich hoheren Anstieg von 96,58% gegeniiber dem intakten Zusatz. Diese Um-
stdnde wurden auch in allen anderen Segmenten, insbesondere der benachbarten

Level L3-14, gefunden, wie in Abb. 7.5 dargestellt.

Krifte und Drehmomente im Level L4-L5 tiber die Zeit

In den meisten Studien sowie Darstellungen werden iiberwiegend innere Kréfte
und Drehmomente in statischen Positionen bestimmt. In dieser Studie wurden
zusatzlich die SI Kompressionskrafte, AP Scherkrafte und die FE Drehmomente
wahrend des gesamten Bewegungsablaufs bestimmt und iiber die Zeit aufgetragen
(vgl. Abb. 7.6). Wie in Abbildung 7.6d dargestellt, waren die SI Kompressions-
krafte in der ulLF-, bILF- und LAM-Gruppe insbesondere zu Beginn der Bewe-
gung signifikant niedriger im Vergleich zum intakten Zustand. Zusatzlich wird
am Ende der Bewegung eine signifikante Zunahme der SI Kompressionskraft in
der LAM-Gruppe beobachtet (7.6d). Die mittleren AP Scherkréfte der uILF- und
bILF-Gruppen waren wiahrend des gesamten Bewegungsablaufs signifikant gro-
Ber. Im Gegensatz dazu wurden am Ende der Bewegung nach einer virtuellen
LAM signifikante Abnahmen der AP Scherkréfte festgestellt (Abb. 7.6e). Die FE
Drehmoment nahmen in der ulLF-, bILF- und LAM-Gruppe zu (Abb. 7.6f).
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Abb. 7.4: Vergleichende Analyse der SI Kompressionskréfte (a), AP Scherkrafte (b)
und FE Drehmomente (c) im Verhéltnis zum intakten Zustand (gestrichelte griine Linie
in (a—c) aller 15 MKS-Modelle und simulierten Dekompressionstechniken. Das Ergebnis
der ulLF Methode wird durch die gelbe gestrichelte Linie repréasentiert und jedes MKS-
Modell ist als Kreis in der entsprechenden Farbe dargestellt. Gleiches gilt fiir die bILF,
die in Rot und Quadraten dargestellt wird. Die LAM ist in Schwarz und Sternchen
dargestellt. Die Signifikanz der statistischen Tests wird durch Sterne rechts neben den
Abb. in den jeweiligen Farben angezeigt (x = Tendenz mit 0,05 < p < 0,1; #*x =
signifikant mit 0,001 < p < 0,05; * % % = hoch signifikant mit p < 0,001). Bildnachweis:
Kosterhon et al. (2024) lizenziert durch CC BY 4.0.
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Abb. 7.5: Boxplots der SI Kompressionskréfte (a), AP Scherkréfte (b) und FE Dreh-
momente (c) fir jedes Bewegungssegment am Ende der Flexionsbewegung. (a) Die SI
Kompressionskrafte nahmen bei invasiveren Dekompressionstechniken in jedem Level
zu. (b) Die AP Scherkrifte stiegen in allen Leveln bei den ulLF- und bILF-Techniken,
nahmen jedoch in den Leveln L3-L4 und L4-L5 nach einer virtuellen LAM ab. (c) Die
iibertragenen FE Drehmomente stiegen signifikant mit zunehmender Invasivitdt der
Dekompressionstechnik. Insbesondere in dem dekomprimierten Level L4-L5 ist die Zu-
nahme deutlich sichtbar (intakt — ulLF — bILF — LAM). Bildnachweis: Kosterhon
et al. (2024) lizenziert durch CC BY 4.0.
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7.4 Diskussion

Die auffélligsten Verdanderungen wurden in den FE Drehmomenten beobachtet,
die auf die ZWS iibertragen wurden. Uberraschenderweise nahmen die AP Scher-
krafte nach einer virtuellen LAM in den Leveln L3-L4, L4-L5 signifikant ab und
erhohten sich in den anderen Leveln. Dartiber hinaus zeigte sich eine vergleichs-
weise grofle Variationen zwischen den LWS-Modellen in der LAM-Gruppe. Die
ulLF- und bILF-Gruppen zeigten hingegen eine Zunahme der AP Scherkrifte in
allen Level und weniger Variationen zwischen den Ergebnissen der verschiedenen
subjekt-spezifischen MKS-Modelle. Die SI Kompressionskrifte nahmen in allen
Leveln nach den virtuell durchgefithrten Dekompressionen zu, aufler im ersten
Level L1-L2. Vergleichbar zu den Ergebnissen der AP Scherkrifte zeigten die
SI Kompressionskréifte groflere Unterschiede zwischen den MKS-Modellen in der
LAM-Gruppe.

Ahnliche Befunde wurden mit biomechanischen Messungen von Cunningham
et al. (1997) gezeigt, die steigende intradiskale Driicke (IDP) nach Resektionen
dorsal gelegener Strukturen beobachteten (Cunningham et al., 1997). In-vitro
Studien einer ILF und LAM von Rao et al. (2002) zeigten eine Zunahme des IDP
im vorderen Bereich und eine Abnahme im hinteren Bereich des Bandscheiben-
fachs nach (Rao et al., 2002), was mit den présentierten Ergebnissen tberein-
stimmt. Diese Befunde unterstiitzen die Beobachtung erhohter FE Drehmomente
nach der Entfernung dorsaler Strukturen in der LWS. Weitere in-vitro Studi-
en haben unabhéngig davon signifikante Veranderungen der ROM nach einer
LAM gezeigt (Bisschop et al., 2014; Hartmann et al., 2012), wiahrend es keinen
signifikanten Unterschied in der ROM zwischen einer intakten LWS und einer
durchgefiithrten einseitigen oder beidseitigen ILF gibt (Ho et al., 2015; Tai et al.,
2008).

Die in dieser Studie prisentierten Ergebnisse zeigen eine signifikante Veran-
derungen der internen FE Drehmomente, je invasiver der Dekompressionseingriff
ist. Es ist wichtig zu betonen, dass die Beriicksichtigung der Mittelwerte aller

Ergebnisse irrefithrend sein kann. Die menschliche Wirbelsédule zeigt eine grofle
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Individualitdat z. B. in den Variationen verschiedener Kurvaturen, was zu unter-
schiedlichen internen Kréaften und Drehmomenten fiithrt (Miiller et al., 2021). Um
diese Variabilitdt zu beriicksichtigen, wurde ein gepaarter t-Test durchgefiihrt
(vgl. Abschnitt 7.2, Abb. 7.6), um die individuellen Unterschiede zwischen den
Patienten zu beriicksichtigen. Diese Variabilitidt der Ergebnisse (vgl. Abb. 7.4)
unterstreichen die Bedeutung der Einbeziehung subjekt-spezifischer Merkmale in
die Wirbelsaulenmodellierung sowie die Notwendigkeit von individuellen und ex-
akten kinematischen Messungen (Dombrowski et al., 2018). Die Integration von
individuellen Strukturen ist entscheidend, um die Biomechanik der Wirbelsaule
und ihre Reaktion auf chirurgische Eingriffe genau darzustellen. Insgesamt zeigt
die vorliegende Untersuchung, dass sowohl die SI Kompressionskréfte als auch
die FE Drehmomente mit zunehmender Invasivitidt der Dekompressionstechnik
zunehmen (ulLF — bILF — LAM). Interessanterweise zeigten Berger-Roscher
et al. (2017) mithilfe von in-vitro Experimenten, dass die Kombination aus Fle-
xion und Rotation im Vergleich zu reinen Kompressionskréften zu deutlich ver-
mehrten intradiskalen Lésionen fithrt (Berger-Roscher et al., 2017). Wird diese
Gegebenheit zusammen mit der signifikanten Zunahme der FE-Drehmomente be-
riicksichtigt, ist es plausibel anzunehmen, dass die erhohten FE Drehmomente die
beschleunigte Degeneration dekomprimierter und benachbarter Segmente begiins-
tigen konnten. Es liegen jedoch keine Daten vor, um vorherzusagen, wann diese
Veranderungen als klinisch relevante Symptome auftreten werden und ob eine
proaktive zusatzliche Stabilisierung erforderlich sein konnte, um die Symptome
erfolgreich zu beheben bzw. zu verhindern. Wie bereits erwahnt, nehmen iiberra-
schenderweise die AP Scherkréfte in Leveln L3-L4 und L4-L5 nach einer virtuellen
LAM ab. An dieser Stelle muss betont werden, dass nicht gesagt werden kann, wie
grof} der stabilisierende Einfluss der Muskulatur auf die Scherkréfte nach einer
LAM ist. Aus diesem Grund wird empfohlen in folgenden Studien den Einfluss
der dorsalen Muskulatur, wie dem M. multifidus, auf die Stabilitat der LWS nach
Dekompressionseingriffen zu untersuchen. Dennoch kann gesagt werden, dass je
invasiver der Eingriff ist, desto instabiler wird die LWS. Die Hypothese, dass die

FE Drehmomente mit zunehmender Invasivitat zunehmen, kann demnach fiir die-
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se Untersuchung bestétigt werden. Demzufolge wird eine potenzielle Korrelation
zwischen FE Drehmomenten und instabilen Wirbelsaulen angenommen. Es ist
jedoch wichtig zu beachten, dass aufgrund der geringen Stichprobengréfie keine

Allgemeingiiltigkeit formuliert werden kann.

7.4.1 Interpretation der Ergebnisse aus klinischer Perspek-
tive

Es existieren mehrere Techniken zur chirurgischen Dekompression des Spinalka-
nals. Uber Jahrzehnte hinweg galt in der Wirbelsdulenchirurgie die invasivere
Variante der LAM in vielen Landern als Goldstandard und das ist sie heute nach
wie vor (Overdevest et al., 2015). Dennoch werden zunehmend minimalinvasi-
ve Techniken in der Literatur berichtet, wie bspw. die ein- und beidseitige ILF
(oft auch als ein- und beidseitige Laminotomie bezeichnet) (Schér et al., 2019).
Die Anwendung von minimalinversiven Techniken verursachen weniger Muskel-
traumata und bewahren mehr Knochenstrukturen (Overdevest et al., 2015). Ob-
wohl es keine allgemein anwendbare Antwort auf die Frage, welche die tiberle-
gene Technik ist, wurden bereits potenzielle Vorteile weniger invasiver Verfahren
identifiziert. Dazu gehoren reduzierte postoperative Schmerzen, kiirzere Kranken-
hausaufenthalte und eine geringere Wahrscheinlichkeit iatrogener Instabilitdaten
(Mobbs et al., 2014; Overdevest et al., 2015). Unter Berticksichtigung, dass die
LAM in einigen Féllen weiterhin eine Option ist, ist es wichtig biomechanische
Untersuchungen durchzufithren, welche die Unterschiede der genannten Metho-
den quantifizieren (ulLF, bILF und LAM). Die Dekompressionschirurgie ist eine
komplexe Aufgabe. Die Entfernung der Ligamente ist nur eine Anndherung an
die Komplexitat realer chirurgischer Eingriffe. In vielen Féallen entfernen Chirur-
gen auch die medialen Aspekte hypertropher Facettengelenke, um den lateralen
Raum zu dekomprimieren (Mobbs et al., 2014). Im vorgestellten Modell wur-
den die knéchernen Oberflachen der Wirbel nur verwendet, um die Ansatzpunkte
der Ligamente, die Bereiche der ZWS und die Kontaktflichen der Facettengelen-

ke zu definieren. Daher wurden die Knochen nur verwendet, um den korrekten
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Abstand zwischen diesen Kraftelementen festzulegen. Die kndchernen Struktu-
ren selbst waren fiir die vorgestellten Simulationen nicht notwendig und wurden
daher nicht zur Berechnung der internen Krafte verwendet. Das MKS-Modell
untersuchte nicht das Ausmafl der durch die verschiedenen Techniken erzielba-
re Dekompression, was fiir den kurzfristigen Patientenverlauf, wie die Linderung
von Beinschmerzen, entscheidend ist. Ein weiterer wichtiger Faktor fir das kli-
nische Patientenergebnis ist der Grad der foraminalen Stenose, welche ebenfalls
beriicksichtigt und griindlich dekomprimiert werden muss. Stattdessen konzen-
trierte sich die Studie auf die biomechanischen Effekte, die sich aus der Entfer-
nung mehr oder weniger passiver Strukturen ergeben. Es wurde gezeigt, dass eine
LAM signifikant grofiere Veranderungen in den internen Kriften aufweist, als
die anderen Dekompressionstechniken. Dies konnte wiederum zu einer erneuten
Instabilitat fithren und das Langzeit-Ergebnis der Patienten beeinflussen, indem
nach einer anfanglichen schmerzfreien Phase wieder Riickenschmerzen auftreten.
Eine systematische Uberpriifung von Overdevest et al. (2015) analysierte vier
hochwertige randomisierte kontrollierte Studien und sechs Studien von niedri-
ger Qualitdt, um die ulLF und bILF mit der LAM zu vergleichen (Overdevest
et al., 2015). Ein Hauptergebnis war, dass iatrogene Instabilitaten nach der LAM
héufiger auftraten als nach anderen Dekompressionsmethoden. Diese Instabilitét
fithrt zu erneuten Riickenschmerzen und oft zu zusatzlichen Fusionseingriffen. Das
Simulationsmodell konnte die Beobachtung unterstiitzen, dass minimalinvasive
Techniken wie die ILF gegentiber der LAM bevorzugt verwendet werden sollten,
unter der Annahme, dass diese sekundére Instabilitit bzw. das Wiederaufkom-
men von Schmerzen durch zunehmende interne Krifte wie Kompressionskrafte
oder erh6hte Drehmomente entsteht. Aufgrund der bekannten Einschriankungen
von Simulationen, dem vereinfachten MKS-Modell und der kleinen Stichproben-
grofle diirfen diese Ergebnisse jedoch nicht iiberinterpretiert werden und kénnen

keine allgemeingiiltigen medizinischen Empfehlungen geben.

103



7.4.2 Der potenzielle Mehrwert von vorwartsdynamischen

Computersimulationsmodellen

Insbesondere bei der Behandlung einer degenerativen Spondylolisthesis besteht
weiterhin eine Debatte dariiber, ob Patienten zunéchst von einer zusatzlichen
Stabilisierung profitieren oder nicht (Austevoll et al., 2021; Forsth et al., 2016;
Ghogawala et al., 2016). Die Studie von Ghogawala et al. (2016) untersuchte die
Unterschiede zwischen alleiniger Dekompression und Dekompression in Kombi-
nation mit einer stabilisierenden Fusion (Ghogawala et al., 2016). Innerhalb des
vierjahrigen Follow-up Zeitraums stellten sie eine signifikant hohere Anzahl von
erneuten Operationen mit Fixierungen fest, die aufgrund einer sekundaren Insta-
bilitdt in der Gruppe, die nur dekomprimiert wurden, auftraten (34% vs. 14%).
Alle Patienten erhielten eine LAM zur Dekompression. Die vorliegenden Ergebnis-
se von erhohten SI Kompressionskréiften und FE Drehmomenten nach einer LAM
konnten folglich ein Faktor fiir zunehmende Instabilitdten im Laufe der Zeit sein
und diese Beobachtung unterstiitzen. Ein Drittel der Patienten in der genannten
Studie unterzog sich einer erneuten Operation. Ebenso geben Ghogawala et al.
(2016) und eine kiirzlich durchgefiihrte Metaanalyse von Gadjradj et al. (2023)
an, dass bis heute keine klaren Modelle zu Vorhersage existieren, um zwischen Pa-
tienten zu unterscheiden, die nur eine Dekompression und denen, die eine zusatz-
liche Fusion benédtigen (Gadjradj et al., 2023; Ghogawala et al., 2016). Dennoch
werden verschiedene radiologische Indikatoren zur Bewertung der Wirbelsaulen-
instabilitdt verwendet. Hierbei wird bspw. das Gleiten des betroffenen Wirbels
in funktionalen Rontgenaufnahmen analysiert, eine verminderte Hohe des Band-
scheibenfaches bewertet, ein moglicher Gelenkerguss in den Facettengelenken und
die Ausrichtung der Facetten betrachtet (Chun et al., 2015; Heo et al., 2015; Park
et al., 2004; Strube et al., 2019). Es gibt jedoch widerspriichliche Ergebnisse, die
zweifelhaft machen, ob diese Parameter den Bedarf an einer zuséatzlichen Fusion
vorhersagen konnen: Eine Umfrage unter deutschen Wirbelsédulenchirurgen zeigte,
dass mehr als 92% eine Hypermobilitiat, welche meistens in funktionalen Ront-

genaufnahmen gemessen wird, als Grund fiir eine zusatzliche Fusion betrachten
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(Strube et al., 2019). Neben der starken Abhéingigkeit dieser Rontgenaufnahmen
von der Mitarbeit und den Féahigkeiten der Patienten, sich nach vorne zu beugen
(Hayes et al., 1989), haben weitere Studien auf der Basis von biplanaren Ront-
genfilmen festgestellt, dass die Hypermobilitdt unterschétzt wird und nicht in
statischen Bildern erfasst werden kann (Dombrowski et al., 2018) oder generell
nicht niitzlich sind, um die lumbale Instabilitat zu diagnostizieren (Stokes and
Frymoyer, 1987). Es besteht eine Korrelation zwischen Gelenkergiissen in den
Facettengelenken und dem ventralen Gleiten in funktionalen Rontgenaufnahmen
(Chaput et al., 2007; Rihn et al., 2007). Weitere Studien konnten wiederum keinen
signifikanten Unterschied im Patientenverlauf feststellen, wenn dies als Kriterium
fiir eine zusétzliche Fusion zur alleinigen Dekompression verwendet wurde (Lattig
et al., 2015).

Die oben genannten diagnostischen Methoden wie CT, MRT und Rontgen-
aufnahmen haben alle gemeinsam, dass sie das dynamisch komplexe Verhalten
der Wirbelsaule nur statisch in einem Moment erfassen. Dynamische Untersu-
chungsmethoden (Aiyangar et al., 2014, 2023; Dombrowski et al., 2018; Overde-
vest et al., 2015; Wawrose et al., 2020), welche individuelle funktionale Informa-
tionen liefern, konnten den Entscheidungsprozess verbessern, sind jedoch schwer
zu beurteilen und aufwendig in die klinische Routine zu integrieren. Computer-
simulationsmodelle konnten dazu beitragen, weitere Erkenntnisse zu gewinnen
und diese diagnostische Liicke in der Zukunft zu schliefen. Sie kénnten indivi-
duelle dynamische Informationen liefern. Insbesondere bei der Modellierung von
chirurgischen Methoden scheint die Verwendung individueller Modelle sowie der
vorwartsdynamische Ansatz wichtig zu sein. In Bezug auf eine degenerative Spon-
dylolisthesis zeigten die Simulationsergebnisse eine signifikante Zunahme der SI
Kompressionskrifte und der FE Drehmomente sowie teilweise auch eine signifi-
kante Reduzierung der AP Scherkrifte in den Leveln L3-L4, L4-L5 nach einer
virtuellen LAM. Die simulierte LAM zeigte die signifikantesten Ergebnisse, was
besonders durch den gepaarten ¢-Test deutlich wurde. Obwohl die genannten Ver-
anderungen in den internen Kréften bei allen MKS-Modellen beobachtet wurden,

unterschieden sich die Ergebnisse stark zwischen den Individuen, insbesondere
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nach einer virtuellen LAM. Diese Tatsache konnte somit ein potenzieller Faktor
sein, um als zukiinftiges Entscheidungskriterium zu dienen: Patienten, die nach
simulierter Dekompression nur geringe Verdnderungen der FE Drehmomente zei-
gen, konnten zundchst ausschlieflich mit einer Dekompression behandelt werden.
Dementgegen werden Patienten, bei denen die Simulationen deutliche Verande-
rungen in der Kinetik sowie gestiegene FE Drehmomente zeigen, moglicherweise
bevorzugt mit einer Dekompression und zusétzlicher Fusion behandelt werden.
Dies kénnte helfen, Uberbehandlungen zu vermeiden aber moglicherweise auch
verhindern, dass Personen, die im Laufe der Zeit eine Instabilitdt entwickeln, eine
sekundéire Fusion benotigen. Dartiber hinaus konnte dies die Gesamtkosten fiir
das Gesundheitssystem reduzieren. Die praktische Relevanz und klinische Bedeu-
tung dieser Hypothesen miissen jedoch in weiteren Studien mit einer grofleren
Patientengruppe und Langzeitverlaufsdaten untersucht werden. Abschlieflend ist
hervorzuheben, dass die verwendeten MKS-Modelle stark vereinfacht sind. Die ab-
soluten Werte dieser Studie sind nur begrenzt interpretierbar. Dennoch lésst sich
mit den MKS-Modellen in vorwértsdynamischen Simulationen die in-vitro oder
ex-vivo Untersuchungen ahneln zeigen, dass es individuelle Unterschiede zwischen
den verschiedenen Dekompressionstechniken gibt. Es ldsst sich zusammenfassen,
dass die weitere Entwicklung und Anwendung von subjekt-spezifischen vorwarts-
dynamischen Simulationsmodellen vielversprechend ist, um das Verstandnis der
Biomechanik der Wirbelsdule zu verbessern, die Vorhersage von postoperativen
Ergebnissen zu unterstiitzen und personalisierte therapeutische Entscheidungen
fiir Patienten zu ermoglichen. Die Vorteile des vorwértsdynamischen Ansatzes in

biomechanischen Untersuchungen werden in Kapitel 8 dargelegt.
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8| Diskussion

In der vorliegenden Forschungsarbeit wurden mit Hilfe von geometrisch individua-
lisierten MKS-Modellen in vorwartsdynamischen Simulationen die Belastungsver-
teilung in Abhéngigkeit des lumbalen Lordosewinkels (Kap. 5), Konfidenzbereiche
von ICR-Verlaufen des Bewegungsverhaltens von muskelgesteuerten und drehmo-
mentgesteuerten Flexionen (6) und die Auswirkungen von verschiedenen Dekom-
pressionsverfahren auf die Kinematik und Belastungsverteilung der LWS analy-
siert. Es wurden die folgenden drei Fragestellungen bzw. Hypothesen untersucht

(vgl. Kap. 3.2):

1. Es wird angenommen, dass die Belastung der ZWS in hypolordotischen
LWS (weniger stark gekriimmt) grofler ist als in hyperlordotischen (starke
Auspragung der Lordose) und vice versa die Belastung in den Facettenge-

lenkflichen in hyperlordotischen LWS grofer ist als in hypolordotischen.

2. Es wird angenommen, dass die Lage der Drehzentren (ICR-Verlaufe) in
Abhéngigkeit der Belastungen der Modelle variieren, wobei unter Belas-
tung sowohl eine konstante vertikale Kraft sowie der Unterschied zwischen

muskel- und drehmomentgesteuerten Flexionen definiert wird.

3. Es wird vermutet, dass mit steigender Invasivitidt der Dekompressionsme-
thode das Drehmoment um die Transversalachse, also in Flexions- und Ex-

tensionsrichtung zunimmt.

Die Hypothesen wurden jeweils in einem eigenen Kapitel untersucht (1. in
Kap. 5, 2. in Kap. 6 und 3. in Kap. 7). Zusammenfassend kann gesagt werden,
dass alle Hypothesen verifiziert werden konnten:

Zu 1.: Es zeigen sich signifikante Abhédngigkeiten zwischen dem LL und der
SI Kompressionskraft sowie AP Scherkraft in den ZWS. Die Kréfte in den Fa-
cettengelenkfldchen zeigen hauptséchlich in den Leveln L3-L4, L4-L5 und L5-SA
eine signifikante Korrelation zu dem LL. Besonders bei den Facettengelenkkréf-

ten ist auffallig, dass die Signifikanz mit steigender Stimulation des M. multifidus
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abnimmt. Dies deutet auf die stabilisierende Wirkung der dorsalen Muskelstruk-
turen, hier des M. multifidus, hin. Dariiber hinaus lassen sich quantitative Zu-
sammenhéinge zwischen den Kréaften und dem LL formulieren, wie bspw.: “Bei
jeder Gradzunahme des LL nimmt die SI Kompressionskraft innerhalb des Band-
scheibenfaches zwischen L5 und SA um 2,8N ab (KI: [-4,6;-1] N)”.

Zu 2.: Es wurden Konfidenzbereiche in elliptischer Form des zeitlichen Ver-
laufs der Drehzentren (ICR-Verlauf) vorgestellt. Hierbei konnte deutlich gezeigt
werden, dass die Kinematik zwischen modellierten muskel- und drehmomentge-
steuerten Flexionen sehr unterschiedlich ist (vgl. Abb. 6.3). Da der Verlauf der
Drehzentren in der Literatur haufig als Kenngrofie zur Beschreibung von “gesun-
den” bzw. symptomatischen Bewegungsverhalten der Wirbelsdule vorgeschlagen
wird, ist es unabdingbar, dass Modellstudien ICR-Verlaufe natiirlicher Bewegun-
gen abbilden. Das vorgeschlagene Konzept von Konfidenzellipsen konnte dariiber
hinaus als Validierungsmethode genutzt werden, in dem in-silico berechnete ICR-
Verlaufe mit in-vivo Studien (Aiyangar et al., 2017) verglichen werden.

Zu 3.: Es konnte mit Hilfe der Vorwértssimulationen gezeigt werden, dass
je invasiver die gewéahlte Dekompressionsmethode ist, desto grofier sind die FE
Drehmomente sowie die SI Kompressionskréfte im Vergleich zum préoperativen
Zustand. Uberraschenderweise sanken jedoch die AP Scherkrifte nach einer vir-
tuellen LAM in den betroffenen Segmenten L3-L4 und L4-L5. Auf der Basis von
MKS-Modellen konnte gezeigt werden, dass der vorwartsdynamische Ansatz die
Moéglichkeit zur Vorhersage einer veranderten Kinematik, aufgrund von virtuell
durchgefiithrten Operationen, bietet und die Verwendung von individuellen Pati-
entendaten einen erheblichen Einfluss auf die simulierten inneren Kréfte hat.

Die einzelnen Ergebnisse werden in den jeweiligen Kapiteln ausfithrlich unter
Beriicksichtigung der relevanten Literatur diskutiert (vgl. Kap. 5.4, 6.4 und 7.4).
Im Folgenden werden die geometrisch individualisierten Modelle und die Anwen-
dung des vorwértsdynamischen Ansatzes unter Betrachtung von Vor- und Nach-
teilen sowie Einschrankungen diskutiert. Hierbei muss zwischen den Modellen,
welche in den Kapitel 5 und 6 sowie den Modellen aus dem Kapitel 7 unterschie-

den werden. Die Modelle aus den ersten beiden genannten Kapiteln beinhalten
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das Becken (Pelvis) und die Muskeln M. psoas major und M. multifidus. Die in
der Untersuchung des Kapitels 7 eingesetzten Modelle werden ohne Muskulatur

verwendet.

8.1 Einschriankungen der vorgestellten MKS-Modelle

Es gibt mehrere vereinfachende Annahmen des vorgestellten Modellansatzes, die
einen Einfluss auf die absoluten Werte von Winkeln, Kréften und Drehmomen-
ten haben konnten, welche in den Ergebnissen prasentiert wurden. Die Modelle
bestehen ausschliefilich aus dem Becken, lumbalen Wirbeln, ZWS, Ligamenten,
Facettengelenken und zwei Muskelgruppen (mit Ausnahme der Modelle, welche
in Kapitel 7) verwendet wurden. Die Geometrien sowie die Ansatzpunkte von
Muskeln und Ligamenten wurden aus klinischen CT-Daten von Patienten extra-
hiert. Besonders die Varianz der Ergebnisse zwischen den subjekt-spezifischen
Modellen (vgl. Kap. 7.3) sowie der Einfluss der LL (vgl. Kap. 5.3) auf die in-
neren Krifte und Drehmomente zeigen, dass die Integration von individuellen
Oberflachen einen erheblichen Einfluss auf die Belastungsverteilung der inneren
Strukturen haben. Dies wird ebenfalls durch Studien bestétigt, welche Modelle
des gesamten Oberkorpers verwenden und zu vergleichbaren Erkenntnissen ge-
kommen sind (Bruno et al., 2017; Meszaros-Beller et al., 2023a). Ein weiterer
Kritikpunkt der vorgestellten Modelle ist die rdumliche Ausrichtung der LWS.
Die verwendeten CT-Daten zum Erstellen der Wirbelsdulenmodelle wurden im
Liegen aufgenommen. Da jedoch die Belastungen der LWS im aufrechten Stand
simuliert wurden, wurden alle Wirbelsaulen einheitlich im Raum ausgerichtet,
sodass die Deckflache des Wirbels L3 parallel zur Transversalebene liegt (Rupp
et al., 2015, Tab. 1). Da fiir die meisten Wirbelsaulen die Wirbel C7 nicht verfiig-
bar waren, konnte kein realistisches Gleichgewicht in Bezug auf die Senkrechte
von C7 durchgefithrt werden (Le Huec et al., 2011, 2019). Die Limitierung, dass
die CT-Daten im Liegen aufgenommen wurden und hierdurch potenziell die LWS
andere Kurvaturen aufweisen, wurde bereits in Kap. 5.4 diskutiert. Die Ande-

rung des LL in der LWS im Liegen sowie Stehen ist so gering, dass hierdurch
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kein Einfluss auf die Ergebnisse zu erwarten ist (Meakin et al., 2009; Wood et al.,
1996). Des Weiteren wurden aufgrund fehlender Daten zur subjekt-spezifischen
Masse und der Muskelquerschnittfliche sowie zur Vergleichbarkeit, die Belastun-
gen, Muskelkrafte und dufleren Drehmomente generisch gewéhlt werden. Fiir jede
der genannten Einschrankungen kénnte es sinnvoll sein, eine Sensitivitatsanalyse
bspw. hinsichtlich der LL-Abhéngigkeit der Belastungsverteilung durchzufiihren.
In Bezug auf zusatzliche Strukturen und Muskeln kénnte dariiber hinaus eine
quantitative Bewertung der LL-abhéngigen stabilisierenden Effekte zu individuel-
len Trainingsplanen fithren, um eine verbesserte Haltung zu erreichen. Bezugneh-
menden auf die Ergebnisse des zeitlichen Verlauf der Drehzentren kénnte durch
Sensitivitdtsanalysen getestet werden, inwiefern weitere Strukturen und andere
Belastungen Einfluss auf den Verlauf und somit die Kinematik nehmen. Somit
konnte mit einer ausreichenden Datenmenge der zeitliche Verlauf der Drehzen-
tren, wie in Kapitel 6.1 aufgefiihrt, als klinische Kenngrofie verwendet werden.
An dieser Stelle ist hervorzuheben, dass die Ergebnisse der Konfidenzbereiche
der ICR-Verlaufe (vgl. Abb. 6.3) vergleichbar mit in-vivo Daten sind und so-
mit zeigen, dass die erzeugten Kinematiken der hier vorgestellten vorwartsdy-
namischen Simulationen natiirlichen Bewegungen entsprechen (Aiyangar et al.,
2017), was als zusatzliche Validierung betrachtet werden koénnte. In Bezug auf
die Ausrichtung der Wirbelsaule konnte eine systematische Variation der Wir-
belsdulenstellung als zweite unabhéngige Variable neben der Konfiguration des
LL sein. Hierdurch kénnte neben der Kurvatur auch die Belastung in Abhéngig-
keit der rdumlichen Ausrichtung der LWS untersucht werden. In Bezug auf das
Belastungsprotokoll sollte die in Kapitel 5 untersuchte Belastung durch alltagli-
che Bewegungsaufgaben ersetzt werden, z.B. Flexion-Extension, ausgestattet mit
moglichst vielen subjekt-spezifischen Informationen. Zur Darstellung von stati-
schen Positionen konnten beispielsweise Rontgenfunktionsaufnahmen verwendet
werden, da diese im klinischen Alltag routineméfig aufgenommen werden (Miiller,
2019).

Ein weitere Einschrankung stellt die fehlende Muskulatur in den Modelle der

Teilstudie in Kapitel 7 dar. Die Riickenmuskeln wie der M. multifidus sind unent-
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behrlich fiir die Stabilisierung der Wirbelsaule, was aus den vorgestellten Ergeb-
nissen (Kap. 5.3) sowie der Literatur hervorgeht (Freeman et al., 2010; Macintosh
and Bogduk, 1986). Muskelsimulationsstudien zeigten z.B. abnehmende Druck-
werte in den Bandscheiben bei aktivem M. multifidus im Vergleich zu inaktivem
oder fehlendem Muskel (Wang et al., 2023). Andererseits birgt die Muskelsimula-
tion eine ganze Reihe neuer Herausforderungen, wie Unterschiede im Trainingszu-
stand und dem unbekannten Ausmafl der Muskelaktivierung(bzw. -stimulation)
sowie die schiadigenden Auswirkungen der Dekompressionsmethoden auf den M.
multifidus selbst. Da die Verdnderungen des M. multifidus nach einer Dekom-
pression nicht abzuschétzen sind, bestand der erste Schritt in der Verwendung
eines “in-vivo” oder “ex-vivo” Modells, das einen Kadaveraufbau représentiert.
So konnten die Auswirkungen der Operationstechniken auf die Kinematik und
Belastungsverteilung der passiven Strukturen untersucht werden. Da z. B. das
Drehmoment in FE-Richtung in der invasivsten Methode signifikant héher war,
ist davon auszugehen, dass dies durch die Muskulatur kompensiert werden muss.
Es bleibt jedoch zu diskutieren, inwiefern ein durch die Operation geschadigter
Muskel dies ausgleichen kann und ob diese “Mehrarbeit” zu degenerativen Ver-
anderungen fiihren kann.

Die Vor- und Nachteile des Modells basieren zu einem bestimmten Maf§ auf der
Tatsache, dass der vorwértsdynamische Ansatz zur Simulation verwendet wurde.
In vorwértsdynamischen Simulationen miissen alle Muskelkréfte(-aktivitdten oder
-stimulationen) als “Input” bekannt sein. Die Messmethoden zur Bestimmung der
Aktivitat eines Muskels (EMG) liefern jedoch keine ausreichend exakten Daten,
sodass auf dieser Basis vorwartsdynamische Simulationen durchgefithrt werden
konnten. Aus diesem Grund werden oft Algorithmen verwendeten, die iterativ die
theoretisch notwendige Muskelkraft zur Ausfithrung einer definierten Bewegung
berechnen (Thelen and Anderson, 2006). Mit steigender Anzahl an DOF liefern
diese Algorithmen jedoch unzureichende Ergebnisse, was ein Grund dafiir sein
konnte, dass der vorwértsdynamische Ansatz in der Wirbelsdulenforschung weni-
ger stark angewendet wird. Aus diesem Ansatz ergeben sich jedoch auch Vorteile,

die die Anwendung eines “einfachen” Modells begriinden. Die vorwartsdynami-
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schen Simulationsmodellen haben das Potenzial gezeigt, die empirische Grundlage
fiir Entscheidungsprozesse zu verbessern, indem sie die Bewertung der biomecha-
nischen Effekte der Kurvatur bzw. des LL, der muskel- und drehmomentgesteuerte
Kinematik sowie verschiedener chirurgischer Verfahren erméoglichen. Auf der Basis
der bereits aufgefithrten Einschrankungen der Modelle muss betont werden, dass
die vorliegenden Ergebnisse vorldufiger Natur sind und besonders die absoluten
Werte kritisch betrachtet werden miissen, da bspw. der Thorax sowie eine Viel-
zahl an Muskelstrukturen nicht dargestellt wurden. Dennoch zeigen die normier-
ten Ergebnisse signifikante Korrelationen, die vor allem fiir zukiinftige in-silico
Untersuchungen bedachten werden sollten. Bei der Betrachtung der Ergebnisse
des Kapitels 7 muss ebenfalls betont werden, dass das Hauptziel dieser Teilstudie
darin bestand, den vorwértsdynamischen Ansatz anzuwenden, um Verdnderun-
gen in der Kinematik der LWS nach einer simulierten chirurgischen Mafinahme
vorherzusagen. Fiir zukiinftige Studien wird empfohlen, Modelle einzubeziehen,
die die gesamte spinale Muskulatur und den Oberkérper umfassen, um eine um-
fassende Bewertung der biomechanischen Dynamik bei Wirbelsaulenoperationen
zu ermoglichen. Diese Einbeziehung ermoglicht die Simulation aktiver Krafte, die

fir die Stabilisierung der Lendenwirbelsiule erforderlich sind (Wang et al., 2023).

8.2 Inverse Dynamik vs. Vorwartsdynamik

Wie bereits in Kapitel 7.1 erlautert wurde, ist es im invers dynamischen Ansatz
oft erforderlich, die DOF der Gelenke zu reduzieren, um stabile Simulationsergeb-
nisse zu erzielen (Bruno et al., 2015; Christophy et al., 2012; Ignasiak et al., 2016).
Dies ist notwendig, da bei diesem Ansatz kinematische Informationen fiir jeden
Freiheitsgrad eines Gelenkes notwendig sind, um stabile Simulationsergebnisse zu
erhalten. Da die meisten Systeme zur Bewegungserfassung keine Auskunft iiber
die Bewegungen der einzelnen Wirbelsegmente liefern, wird haufig die gesam-
te Bewegung der Wirbelséule in linearer Abhangigkeit zu der Bewegung eines
einzelnen Gelenks bestimmt (vgl. (Christophy et al., 2012, GL.6). In der vorlie-

genden Arbeit wurde ein vorwartsdynamisches Modell prasentiert, ohne die DOF
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der Gelenke einzuschrinken. Die Verwendung vorwértsdynamischer Simulationen
bietet an dieser Stelle den Vorteil, dass keine kinematischen Informationen zur
Simulationen notwendig sind. Dementgegen werden, neben den dufleren Kréften,
zusétzlich die inneren Kréfte und Drehmomente als Eingabe benétigt, was zu neu-
en Problemen fithrt. In vorwartsdynamischen Simulationen sind zur Berechnung
von physiologischen Bewegungen moglichst realistische Modellierungen der passi-
ven und aktiven Strukturen notwendig. Dies stellt sowohl einen Nachteil als auch
einen Vorteil dar: Der Vorteil liegt in der Notwendigkeit alle Strukturen moglichst
exakt und physiologisch zu simulieren, da anderenfalls Simulationen von natiir-
lichen Bewegungen des menschlichen Korpers nicht méglich sind. Da in vielen
MKS-Modellen jedoch Vereinfachungen angenommen werden, da es fast unmog-
lich ist den gesamten menschlichen Korper mit allen Strukturen abzubilden, fithrt
dies wiederum zur Modellierung von unnatiirlichen Gegebenheiten wie bspw. der
Verwendung von tiberschatzten Maximalkraftwerten fiir die Muskulatur. In der
MKS-Modellierung werden zum Teil Maximalkrafte der Muskulatur von 100 N
pro cm? Muskelquerschnitt verwendet (Bruno et al., 2015), obwohl andere Studi-
en deutlich geringere Maximalkraftwerte fiir die Skelettmuskulatur angeben, mit
25cmi2 (Giinther et al., 2021, Anhang G). In tatsdchlichen vorwéartsdynamischen
Simulationen fithren solche Uberschitzungen erfahrungsgemif zum Kollabieren
der Modelle, da bspw. die stabilisierende Wirkung der passiven Strukturen im Ver-
héltnis zur Muskulatur zu “schwach” modelliert ist. Die Folge davon sind Modelle
mit reduzierten Strukturen, die hingegen moglichst physiologische Kraftelemente
beinhalten. Die Mehrheit der Studien, in welchen MKS-Modelle eingesetzt wer-
den, verwenden den invers dynamischen Ansatz oder statischen Ansatz (Bassani
et al., 2019; Beaucage-Gauvreau et al., 2019; Bruno et al., 2017; Byrne et al.,
2020; Fregly et al., 2015; Han et al., 2013; Khoddam-Khorasani et al., 2020; Ler-
chl et al., 2022; Molinaro et al., 2020; Senteler et al., 2018; Zander et al., 2016).
Die invers dynamischen Simulationen basieren, wie bereits erlautert, auf kinema-
tischen Daten. Eine umfassende Analyse mit MKS-Modellen hiangt stark von der
Qualitat der kinematischen Daten ab (Byrne et al., 2020), weshalb zum Beispiel

die Verwendung von dynamischen biplanaren Stereo-Roéntgenbildern empfohlen

113



wird (Aiyangar et al., 2014). So kann die direkte Bewegung der LWS detektiert
werden, um bspw. eine ausreichende kinematische Analyse von Bewegungen der
LWS mit Spondylolisthese (Dombrowski et al., 2018) durchzufiihren oder auch
die Auswirkungen einer Dekompression und Fusion zu evaluieren (Wawrose et al.,
2020). Zudem bieten diese Daten alle Bewegungsinformationen der Wirbel, sodass
sie als Eingabe fiir MKS-Modelle mit tatséchlichen sechs DOF in invers dynami-
schen Simulationen verwendet werden konnen (Byrne et al., 2020). In der Analyse
der spinalen Biomechanik gibt es einen Mangel an Forschung, die den vorwarts-
dynamischen Ansatz verwendet (Guo et al., 2021; Meszaros-Beller et al., 2023b;
Miiller et al., 2021; Remus et al., 2023; Rupp et al., 2015; Silvestros et al., 2019).
Im Gegensatz zur Wirbelsdulenmechanik wird dieser Ansatz relativ haufig in der
Ganganalyse eingesetzt (Ong et al. 2019; Rajagopal et al. 2016; Steele et al. 2010,
2012; Thelen and Anderson 2006; Uchida and Delp 2020, Kap.10-13). Ein mog-
licher Grund hierfiir konnte die steigende Komplexitiat der Modellierung durch
die hohe Anzahl an DOF der Wirbelsdule sein. Wie bereits erwahnt, sind im
vorwartsdynamischen Ansatz exakte Modellierungen sowie Eingaben der Mus-
kelkréfte (-aktivitdten oder -stimulationen) notwendig. Im invers dynamischen
Ansatz konnen die Probleme fehlender Kréifte zur Darstellung einer Bewegung
ebenfalls auftreten. Hierbei konnen z. B. Drehmoment-Aktuatoren oder erhéhte
Muskelkréfte zur Kompensation eingesetzt werden. Dies ist im vorwartsdynami-
schen Ansatz auch moglich, jedoch miissen auch diese Krifte und Drehmomente
vorab zur Kompensation bekannt sein, was sich als problematischer erweist.
Durch eine Kombination der inversen Dynamik und der Vorwartsdynamik so-
wie der entsprechenden Daten konnten genauere Vorhersagen beziiglich méglicher
Destabilisierungen aufgrund von Dekompressionsmethoden und des anschlieflen-
den Bedarfs einer Fusion getroffen werden. Dies konnte durch die Verwendung
von kinematischen Daten aus prazisen dynamischen biplanaren Rontgenbildern
fiir die inverse dynamische Simulation der LWS erreicht werden. Diese Ergeb-
nisse wiirden anschlieBend verwendet werden, um ein identisches Modell in vor-
wartsdynamischen Simulationen zu konfigurieren und zu kalibrieren. Anschlie-

Bend wiirden die invers dynamisch berechneten Krafte (oder Muskelaktivierung
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bzw. -stimulation) als Eingabe fiir die Ausfiihrung von vorwértsdynamischen Si-
mulationen verwendet werden, um bspw. die Vorhersage einer veranderten Kine-
matik nach einem simulierten chirurgischen Eingriff zu ermoglichen. Wie bereits
erwahnt, liegt eine Schwierigkeit in der komplexen Steuerung der vorwartsdyna-
mischen MKS-Modelle in der Berechnung der exakten Muskelstimulationen um
eine definierte Kinematik zu erreichen. Ein moglicher Ansatz besteht darin, EMG-
Daten zu verwenden (Heidari et al., 2022; Samadi et al., 2018). Allerdings zeigt
sich, dass insbesondere im Bereich des Riickens und des M. multifidus die Quali-
tat der EMG-Signale, die auf der Haut gemessen werden, nicht ausreichend sind
(Hofste et al., 2020), was nachfolgende Simulationen auf Basis dieser Messdaten
erschwert. Sollte der Kreislauf zwischen invers dynamischen und vorwéartsdynami-
schen Simulationen moglich sein, wéren z. B. Vorhersagen bei einer auftretenden
Muskelverletzung moglich. Eine mogliche Anwendung kénnte das Berechnen einer
theoretisch optimalen Dekompression sein. Es konnte untersucht werden, ob eine
Beschéddigung des M. multifidus oder eine Beschadigung der Ligamente, durch
das Spalten des Dornfortsatzes, bei einer Dekompression der LWS zu grofleren
Verédnderungen in der Kinematik und Belastungsverteilung fithren. Weitergehend
konnten die Effekte einer ermiideten Muskulatur (Rockenfeller et al., 2020) oder
der Effekt einer fett infiltrierten Muskulatur (Chan et al., 2012) untersucht wer-
den. Langfristig betrachtet sollten die Aspekte, wie die Anzahl der effektiven
kontraktilen Elemente, in der Modellierung muskuloskelettaler Systeme bertick-
sichtigt werden, da z. B. die Fettinfiltration die Muster der Muskelaktivitat, die
Belastung der Wirbelsaule und die Stabilitédt beeinflussen kann (Bresnahan et al.,
2010; Ghiasi et al., 2016).

Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass die in dieser Arbeit vor-
gestellten Modelle stark vereinfacht sind, da sie ausschliefilich die LWS mit den
passiven Strukturen sowie zwei Muskelgruppen abbilden. Dementgegen stehen die
Vorteile des vorwartsdynamischen Ansatzes. Die Modelle verfiigen tiber Gelenke
mit tatséchlichen sechs DOF und lassen somit alle Bewegungen zu, die ausschlief3-
lich durch die passiven und aktiven Strukturen begrenzt werden. Das allgemeine

Bewegungsverhalten sowie die Belastungsabschatzungen sind valide und mit der

115



Literatur vergleichbar. Zusatzlich lassen sich Vorhersagen iiber eine verdnderte
Dynamik in Abhéngigkeit der individuellen Geometrie, der Art der Belastung

sowie nach Operationen treffen.
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9| Fazit

Die Computermodellierung bietet zahlreiche Moglichkeiten zur Analyse der Dyna-
mik der menschlichen Wirbelsaule. Der wesentliche Vorteil liegt in der Darstellung
der inneren Krifte und Drehmomente. In den letzten Jahren konnten zahlreiche
Aussagen und Erkenntnisse im Bereich der Wirbelsédulen-Biomechanik getroffen
und gefunden werden. Es wurden zwei Ansédtze, der invers- und vorwartsdyna-
mische Ansatz, zur Berechnung der Belastungsverteilung bzw. der Dynamik in
der Modellierung im Bereich der Wirbelsaulen- Biomechanik vorgestellt. Beide
Methoden haben zahlreiche Vor-und Nachteile. In der vorliegenden Arbeit wur-
den drei Studien unter der Verwendung von geometrisch individualisierten MKS-
Modellen in vorwartsdynamischen Simulationen vorgestellt. Es konnte zum ersten
Mal ein quantitativer Zusammenhang zwischen der Kriimmung der Lendenwir-
belsaule sowie der Belastungsverteilung formuliert werden. Die resultierenden SI
Kompressions- und AP Scherkréifte in den ZWS, Drehmomente in den ZWS so-
wie die Kréfte in den Facettengelenken wurden quantitativ dargestellt und ent-
sprechende Korrelationen zwischen dem lumbalen Lordosewinkel (LL) und der
Belastungsverteilung berechnet. Tendenziell sind die SI Kompressionskrafte in
den ZWS in hypolordotischen Lendenwirbelsaulen groler als in hyperlordotischen
Lendenwirbelsdulen. Im Gegensatz dazu nahmen die Kréfte in den Facettenge-
lenken mit zunehmender LL zu. Verdnderungen in den AP Scherkriften sind
vom Level der LWS abhéingig. Die dargestellten Drehmomente in FE-Richtung
zeigten keine signifikanten Korrelationen zum LL. Simulationen mit hoherer Sti-
mulation des M. multifidus fithrten zu weniger signifikanten Lastverteilungen,
was durch den stabilisierenden Effekt der dorsalen Muskeln erklért werden kann.
In einer zweiten Studie wurde die Lage des Drehzentrum bei Flexionsbewegun-
gen unter verschiedenen Belastungen gegeniibergestellt. Einige Autoren betrach-
ten den zeitlichen Verlauf der Drehzentren als wichtigen klinischen Parameter
zur Identifikation von degenerativen Verdnderungen oder zur Unterstiitzung bei
dem Wiederherstellen einer “gesunden” Wirbelsdule. Es konnte gezeigt, werden
dass muskelinduzierte Flexionen zu einer deutlich anderen Kinematik fithren als

drehmomentinduzierte Flexionsbewegungen. Fiir den zeitlichen Verlauf der Dreh-
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zentren wurden Konfidenzbereiche in Form von Ellipsen vorgestellt, sodass es
tatsachlich moglich ware, mit einer ausreichend groflen Menge an Daten, einen
Referenzbereich fiir den zeitlichen Verlauf der Drehzentren anzugeben. Zukiinf-
tige Modellierungen konnten diese Methode gepaart mit exakten in-vivo Daten
als zusatzliche Validierung nutzen. In einer dritten Studie wurden mit individuel-
len MKS-Modelle drei Operationstechniken miteinander verglichen. In vorwérts-
dynamischen Simulationen konnten die Auswirkungen der Operationen auf die
Kinematik und Kinetik vorhergesagt werden. Es zeigt sich, dass mit steigender
Invasivitdat das FE Drehmoment in den ZWS signifikant steigt, wobei erstaunli-
cherweise die AP Scherkréfte in den betroffenen Segmenten sinken.

Insgesamt konnte gezeigt werden, dass die individuelle Geometrie der Pati-
enten einen erheblichen Einfluss auf die Belastungsverteilung der LWS hat und
daher in zukiinftigen Studien unbedingt Beachtung finden sollte. Auflerdem zeig-
te sich, dass der vorwértsdynamische Ansatz zahlreiche Vorteile bietet, da Bewe-
gungsveranderungen durch Veranderungen am Menschen bzw. dem Modell vor-
hergesagt werden konnen. Eine Kombination des invers dynamischen und vor-
wartsdynamischen Ansatzes unter der Verwendung von prazisen kinematischen
Daten koénnte eine Methode sein, um die Vorteile beider Ansétze miteinander zu

kombinieren.
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Tabelle A.2: Die Pearson-Korrelationskoeffizienten (r) und die entsprechenden p-
Werte (in Klammern) der Regressionslinien in den Abbildungen 5.3 bis 5.7 werden
mit zwei signifikanten Ziffern dargestellt.

level L1-L2 L2-L3 L3-L4 L4-L5 L5-SA
quantity r (p) r (p) r (p) r (p) r (p)
A endplate angle
w/o muscle 0,63 (0,00033) 0,7 (3,5¢:05) 0,31 (0,1)  -0,68 (5,7¢-05) -0,65 (0,00017)
u=0 0,63 (0,00033) 0,7 (3,7e-05) 0,31 (0,1) -0,68 (5,7e-05) -0,65 (0,00018)
u=0,1 0,59 (0,00085) 0,66 (0,00014) O ,3 (0,12) -0,64 (0,00023) -0,63 (0,0003)
u=0,25 0,53 (0,0037) 0,56 (0,0018) 2 (0,3) -0,53 (0,0034)  -0,57 (0,0016)
u=20,5 0,51 (0,005) 0,53 (0,0034) 0, 17 (0,39) -0,5 (0,0062)  -0,54 (0,0031)
compressive force
w/o muscle  -0,12 (0,54) 0,062 (0,76) -0,35 (0,07)  -0,55 (0,0024) -0,62 (0,00036)
u=0 -0,13(0,52) 0,05 (0,8)  -0,35 (0,064) -0,55 (0,0022) -0,63 (0,00033)
u=0,1 -0,095 (0,63) 0,039 (0,84)  -0,39 (0,041) -0,62 (0,0004) -0,59 (0,00091)
w=025 -0,045(0,82) 0,033 (0,87) -047 (0,011) -0,66 (0,00011) -0,56 (0,0019)
u=0,5 -0,064 (0,75)  0,0065 (0,97) -0,49 (0,0082) -0,69 (4,8e-05)  -0,58 (0,001)
shear force
w/o muscle -0,65 (0,00015)  -0,27 (0,16) 0,065 (0,74) 0,12 (0,56) 0,35 (0,066)
w=0 -0,65(0,00015) -0,28 (0,15) 0,064 (0,75) 0,12 (0,56) 0,35 (0,068)
u=0,1 -0,63 (0,00035) -0,2 (0,3) 0,11 (0,59) 0,085 (0,67) 0,32 (0,096)
w=025 -047(0,011)  -0,052 (0,79) 0,16 (0,41) 0,035 (0,86) 0,24 (0,23)
u=0,5 -0,42 (0,027) -0,026 (0,9) 0,16 (0,4) 0,012 (0,95) 0,2 (0,3)
bending moment
w/omuscle  -0,24 (0,22)  -0,12 (0,54)  -0,094 (0,63)  -0,27 (0,17) 0,24 (0,21)
u=0 -0,24 (0,22) -0,12 (0,55)  -0,091 (0,64) -0,26 (0,18) 0,25 (0,21)
u=01 -0,25(02) 0,11 (0,59)  -0,076 (0,7)  -0,25 (0,21) 0,23 (0,24)
u=0,25 -0,2 (0,31) -0,061 (0,76)  -0,048 (0,81) -0,23 (0,24) 0,21 (0,28)
u=05 -0,17(0,38)  -0,056 (0,78)  -0,05 (0.,8) 0,2 (0,31) 0,22 (0,25)
facet force (sin.)
w/omuscle 0,19 (0,33) 043 (0,023) 029 (0,14) 045 (0,016) 0,44 (0,019)
u=70 0,19 (0,33) 0,43 (0,023) 0,29 (0,14) 0,45 (0,017) 0,44 (0,019)
u=01 0098 (0,62) 0,37 (0,049) 026 (0,18) 0,45 (0,015) 0,44 (0,02)
u=0,25 0,062 (0,75) 0,32 (0,1) 0,19 (0,33) 0,43 (0,022) 0,41 (0,032)
u=05 0,06 (0,76) 0,31 (0,11) 0,17 (0,4) 0,41 (0,028) 0,39 (0,04)
facet force (dex.)
w/o muscle 0,19 (0,34) 0,3 (0,12) 0,27 (0,17) 0,52 (0,0048) 0,35 (0,066)
u=70 0,19 (0,34) 0,3 (0,12) 0,27 (0,17) 0,52 (0,0049) 0,35 (0,067)
u=0,1 0,073 (0,71) 0,24 (0,22) 0,22 (0,26) 0,52 (0,0047) 0 34 (0,076)
u=0,25 0,0048 (0,98) 0,17 (0,38) 0,13 (0,49) 0,49 (0,0076) 3 (0,12)
u=20,5 -0,0077 (0,97) 0,16 (0,4) 0,11 (0,59) 0,48 (0,0098) O 28 (0,15)
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