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1 Einleitung 

Bereits gegen Ende des neunzehnten Jahrhunderts wurden operative Maßnahmen zur 
Stabili sierung und Fusionierung der Wirbelsäule ergriffen, um Erkrankungen des men-
schlichen Achsenorgans therapeutisch anzugehen. Dabei ist die Sonderstellung zu 
berücksichtigen, welche die Wirbelsäule innerhalb des Bewegungsapparates einnimmt: 
Unser Achsenskelett trägt die Masse von Kopf, Hals, Rumpf und oberen Extremitäten 
und erfährt Bodenreaktionskräfte beim Gehen und Laufen, die ein Mehrfaches des 
Körpergewichtes betragen können. Gleichzeitig sind umfangreiche Bewegungen des 
Stammes in allen Ebenen des Raumes möglich. Zu diesen statischen und dynamischen 
Funktionen gesellt sich die protektive Funktion für das Rückenmark. Der aufrechte 
Gang hat zur soziokulturellen Entwicklung des Menschen entscheidend beigetragen. 
Aus ihm erwachsen jedoch auch besondere biomechanische Anforderungen, denen nur 
durch intakte ossäre, muskuläre, diskoligamentäre und neurale Strukturen optimal 
entsprochen werden kann. 

Einer Einschränkung der Wirbelsäulenstabili tät aus traumatischer, entzündlicher, 
degenerativer oder tumoröser Ursache heraus, eventuell mit der Gefährdung neuraler 
Strukturen kombiniert, kann nun durch den Einsatz eines entsprechenden Implan-
tatsystems begegnet werden. Hiermit soll kurzfristig eine Stabili sierung im betroffenen 
Wirbelsäulenabschnitt erreicht werden. Eine gleichzeitig angelegte Spongiosaplastik 
wird nach erfolgter knöcherner Konsolidierung die Rolle des Implantats übernehmen 
und auch langfristig für Stabili tät sorgen. Trotz eventueller äußerer "Ruhigstellung", 
realisiert z.B. durch den Einsatz einer Gipsschale, einer Stützorthese oder die 
Vermeidung extremer Bewegungsausmaße, ist die Wirbelsäule auch nach innerer Fi-
xierung eines oder mehrerer ihrer Bewegungssegmente sowohl statischen als auch 
dynamischen Belastungsmustern ausgesetzt. 

Eine Möglichkeit, die Tauglichkeit stabili sierender Implantatsysteme zu beurteilen, 
besteht in der klinischen Verlaufsbeobachtung von Patienten, bei denen eine 
instrumentierte Spondylodese erfolgte. Eine andere Möglichkeit stellt der experi-
mentelle Belastungsversuch dar. Er kann insbesondere bei Neuentwicklungen 
herangezogen werden, um die Steigerung der Implantatsicherheit voranzutreiben. 

Nun sind zwar aus der Literatur zahlreiche Versuchseinrichtungen bekannt, welche die 
statische Belastung eines nativen oder instrumentell stabili sierten Wirbelsäulen-
abschnitts ermöglichen. Im Hinblick auf die realen Belastungsverhältnisse ist zur 
Beurteilung der Implantatsicherheit jedoch auch die dynamische Testung in Form soge-
nannter Dauerschwingversuche von Bedeutung. 

Ziel der vorliegenden Arbeit war es, ein Verfahren zur Durchführung einer Belastungs-
simulation im Sinne eines mehrachsigen periodischen Wechselschwingversuchs an 
implantatstabili sierten Wirbelsäulenpräparaten zu entwickeln und bei der Prüfung 
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zweier eingeführter Implantatsysteme einzusetzen. Die Untersuchungsergebnisse sollen 
als Grundlage für die Erarbeitung von Lösungsansätzen im Hinblick auf ein optimiertes 
Implantatsystem herangezogen werden. Dem Kliniker soll eine Orientierungshilfe be-
züglich der Belastbarkeit der getesteten Implantatsysteme an die Hand gegeben werden. 
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1.1 Kurzer histor ischer Überbli ck 

Die Anfänge der operativen Stabili sierung und Fusionierung der Wirbelsäule gehen auf 
HADRA zurück, der bereits 1891 eine ein Jahr alte, ständig reluxierende Luxationsfrak-
tur zwischen 6. und 7. Halswirbelkörper stabili sierte, indem er mit Silberdraht durch 
mehrfache Umschlingung der Dornfortsätze der beiden Halswirbel in Achtertouren eine 
Zuggurtung anlegte [51]. LANGE benutzte 1902 erstmalig Stahl- und Silberdrähte zur 
Ruhigstellung der Wirbelsäule bei Spondylitis [127]. 1944 beschrieb KING die 
Verschraubung der Wirbelbogengelenke zwischen dem 5. Lendenwirbelkörper und dem 
Kreuzbein in Verbindung mit einer Knochenspananlagerung [108] zum Erreichen der 
lumbosacralen Fusion. BOUCHER berichtete 1959 als erster über die Möglichkeit der 
transpedikulären Schraubenverankerung [24]. Seit 1963 benutzten ROY-CAMILLE et 
al. diese Methode routinemäßig. 1970 stellte ROY-CAMILLE erstmals die Fixation von 
Abschnitten der Lendenwirbelsäule durch ein transpedikulär in der Wirbelsäule 
verankertes dorsales Lochplattensystem vor [210]. Seitdem wurden eine Anzahl neuer 
Stabili sierungssysteme für die Wirbelsäule konzipiert und sind meistenteils auch zum 
klinischen Einsatz gekommen. Es handelt sich dabei entweder um Weiterentwicklungen 
aus dem Bereich der Skoliosechirurgie, bei denen es sich ursprünglich um langstreckige 
Systeme wie z. B. die von HARRINGTON [51], COTREL-DUBOUSSET [41,168] 
oder LUQUE [138] angegebenen handelte, oder um Neuentwicklungen speziell für den 
Einsatz bei der kurzstreckigen Wirbelsäulenfixation [1,5,13,14,15,31,34,41,43,46,51,58, 

59,75,95,99,100,110,115,135,138,150,158,171,177,180,209,239,240,243,248,249,259, 

271,274]. 

1.2 Indikationsspektrum 

Die sogenannten transpedikulären "Fixateur interne" Systeme finden sowohl in der Un-
fallchirurgie als auch in der operativen Orthopädie ihre Anwendung. 

In der Traumatologie sind diese Implantate im wesentlichen bei instabilen Wirbel-
säulenfrakturen indiziert [52,163,193,270]. Nach KUNER ist die Wiederherstellung der 
Anatomie der verletzten Wirbelsäule das Ziel der operativen Behandlung [123]. Hierzu 
zählen im Einzelnen die Beseitigung der Instabili tät sowie die Rekonstruktion der 
anatomischen Form des Wirbelkörpers und der lichten Weite des Spinalkanals mit 
gleichzeitiger Dekompression. Die infolge einer Verletzung eingetretene Zerstörung der 
anatomischen Form wird unter Zuhilfenahme eines entsprechenden Implantatsystems 
wiederhergestellt und stabili siert. Die intraoperativ erreichte Formkorrektur muss dann 
bis zur knöchernen Frakturheilung erhalten werden. Einer sekundär drohenden 
Schädigung neuraler Strukturen, z.B. durch den Spinalkanal einengende 
Knochenfragmente, kann durch rechtzeitige Reposition und Erhaltung des 
Repositionsergebnisses begegnet werden. Bei initial durch das Trauma verursachtem 
und dann im Regelfall dauerhaftem neurologischen Schaden (z.B. primäre 
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Querschnittslähmung) ist die implantatgestützte Stabili sierung insbesondere für die Re-
habili tation von Vorteil [52,70,103,112,123,175,186,217,238]. 

Im orthopädischen Bereich ist als Therapieziel neben der Formkorrektur und dem Erhalt 
des Korrekturergebnisses die segmentelle Versteifung der Wirbelsäule bei Instabili tät zu 
nennen. 

Zusammenfassend können für Traumatologie und Orthopädie folgende Indikationen 
genannt werden: thorakolumbale, lumbale und lumbosakrale Frakturen, 
Spondylolisthesen, degenerative Bandscheibenleiden [147], das Postdiskotomie -Syn-
drom, kyphotische Fehlstellungen der LWS, die Spondylodiszitis [94], Instabili täten 
nach Resektion von Wirbelsäulentumoren [23,81,203,227] und schließlich Spinal-
kanalstenosen, bei denen nach ausgedehnter Dekompression eine Instabili tät besteht. 
Wegen der nicht in allen Fällen überwiegenden Vorteile der operativen Therapie muss 
die Indikation zur operativen Intervention kritisch gestellt werden [284]. 
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1.3 Anforderungen an transpedikuläre Implantatsysteme 

Die wesentlichen Anforderungen an diese Stabili sierungssysteme sollen an dieser Stelle 
eine kurze Darstellung erfahren. Implantatsysteme zur Fusion weniger Bewe-
gungssegmente der thorakolumbosakralen Wirbelsäule sollten nach KRAG durch ihre 
Konstruktionsweise die Forderung nach einer sicheren dreidimensionalen Fixation des 
instrumentierten Wirbelsäulenabschnitts erfüllen [119]. Nach DUNN ist zumindest für 
einen Teil der über den ventralen Zugangsweg zu implantierenden Systeme diese 
Forderung erfüllt [54]. Da der ventrale gegenüber dem dorsalen Zugangsweg jedoch 
grundsätzlich mit einem höheren Komplikationsrisiko behaftet ist, wird letzterer in den 
meisten Fällen bevorzugt [51]. Nach EYSEL ist die alleinige dorsale Instrumentation 
mit oder ohne zusätzliche transpedikuläre Spongiosatransplantation nach DANIAUX 
dauerhaft nicht ausreichend für die Prävention der Kyphosebildung [46,61]. Als 
Goldstandard zur dauerhaften Vermeidung einer Rekyphosierung wird der kombinierte 
dorsoventrale Zugang mit transpedikulärer Verschraubung und anteriorem 
kortikospongiösen Span oder Cage-Implantation dargestellt. Ob hier der Einsatz der 
sogenannten Cages tatsächlich Vorteile bietet, kann gegenwärtig noch nicht 
abschließend beantwortet werden, nach BRIEM soll jedoch das Risiko eines Versagens 
des kortikospongiösen Spans kompensiert werden können [27]. Erste positive 
Erfahrungen mit verschiedenen Implantattypen liegen jedoch bereits vor [61]. Eine 
Risikoprofilvalidierung der in jüngster Zeit propagierten endoskopischen WS-
Stabili sierungsverfahren steht derzeit noch aus [132,181]. Mit der sicheren dreidimen-
sionalen Fixation eines oder mehrerer Bewegungssegmente wird der intervertebrale 
Bewegungsspielraum limitiert und die Wahrscheinlichkeit einer knöchernen Fusion 
gesteigert. Dieses Ziel soll bei minimaler Länge der Fusionsstrecke unter Vermeidung 
von Verletzungen des Spinalkanals über einen sicheren chirurgischen Zugang erreicht 
werden. Die sichere Implantation soll möglichst ohne transkutane Systemkomponenten 
auskommen. Ein zweiter chirurgischer Eingriff zur Entfernung des Stabili sierungssys-
tems sollte verzichtbar sein [51]. Die Konstruktion eines Implantats zur kurzstreckigen 
Wirbelsäulenfusion musste in der Vergangenheit ohne exakte Kenntnis der in vivo zu 
erwartenden Belastungen erfolgen. Nach von ROY-CAMILLE mitgeteilten Erfahr-
ungen mit der Verwendung von 3,5 bis 4,5 mm starken Schrauben zeigte sich, dass 
diese den in vivo-Belastungen standhalten können [206,207,208]. ROY-CAMILLE 
betrachtete Schraubenbrüche bei der Verwendung seines Implantatsystemes nicht als si-
gnifikantes Problem. KING, BOUCHER und PENNALL sahen bei den von ihnen 
durchgeführten Facettenarthrodesen bei Verwendung von 1/8 Zoll starken Schrauben 
nur in weniger als 1% der Fälle Schraubenbrüche [24,108,188]. CYRON und Mitar-
beiter konnten durch mittlere Momente von 28 Nm auf der Höhe von LWK 1 bis 35 Nm 
auf der Höhe von LWK 5 experimentell Spondylolysen provozieren [45]. Hieran lassen 
sich in etwa die oberen Grenzen der in vivo im Bewegungssegment wirkenden 
Belastungen festmachen. In diversen Studien wurde unter Anwendung unterschiedlicher 
Modelle und Methoden (z.B. intradiscale Druckmessung, Hebelarmmodel, 
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Elektromyographie, Bodenreaktionskraftmessung) versucht, die Höhe der Belastungen 
in der Wirbelsäule (axiale Kompressionskräfte, Scherkräfte, Flexions- und Extensions- 
sowie Rotationsmomente) indirekt zu ermitteln [65,80,84,143,264]. 

ROHLMANN ermittelte telemetrisch mit einem speziell ausgerüsteten Fixateur interne 
in vivo Belastungen des Implantats im Menschen [202]. Im Tierversuch konnten bei 
Pavianen mit Hilfe intervertebral implantierter Lastzellen Kräfte bis zum 2,8fachen des 
Körpergewichts ermittelt werden [131]. 

Nach KOSTUIK stellt letztlich die Festigkeit der Verbindung zwischen Pedikelschraube 
und Knochen, dass sogenannte bone-metal-interface, den die Gesamtsteifigkeit des 
Implantatsystems limitierenden Faktor dar [116]. 

Bei der Belastung, der die Schrauben-Knochenverbindung ebenso wie das gesamte 
Implantatsystem in vivo ausgesetzt sind, handelt es sich um eine zeitlich veränderliche, 
d.h. dynamische Größe. Es ist davon auszugehen, dass im Falle einer Instabili tät die Ge-
samtbelastung im instrumentell stabili sierten Wirbelsäulenabschnitt zunächst vom 
Implantat allein getragen wird. Ist gleichzeitig eine Spongiosaplastik erfolgt, so 
übernimmt diese mit Ausbildung einer tragfähigen Knochenstraße zunehmend mehr 
Belastung. Entsprechend sinken die Anforderungen an das Implantatsystem. Nach 
erfolgreicher knöcherner Fusion muss das Implantat also nur noch Bruchteile der Ge-
samtbelastung tragen [187]. 

Die Lasteinleitung in die der stabili sierten Region benachbarten tragfähigen Wir-
belsäulenabschnitte erfolgt an den entsprechenden Implantatverankerungsstellen in der 
Wirbelsäule. Bei den hier interessierenden Systemen sind dies die Pedikel. Diese stellen 
als dreidimensionale rohrähnliche Gebilde die für die Schraubenverankerung 
wesentlichen anatomischen Strukturen dar. Grundsätzlich bleibt zu berücksichtigen, 
dass die Anatomie der Pedikel sowohl morphologisch als auch strukturell inter- und 
intraindividuell variiert. Implantatsysteme sollten Pedikelschrauben unterschiedlicher 
Dimensionierung von Schaftlänge und Außendurchmesser bereitstellen, um eine opti-
male Anpassung an die Pedikelmaße zu ermöglichen. Nach KRAG, MISENHIMER 
und ZINDRICK sollte sich die Wahl des Pedikelschraubenaußendurchmessers an den 
individuellen, computertomographisch erfaßbaren Pedikelmaßen, insbesondere an der 
Weite des Pedikelisthmus orientieren [118,159,282]. 

Bei der Wahl der Länge der verwendeten Pedikelschrauben ist man letztlich von den 
anatomischen Vorgaben abhängig. LAVASTE konnte experimentell nachweisen, dass 
eine Verankerung der Pedikelschrauben im ventralen Kortex des Wirbelkörpers keine 
nennenswerte Steigerung der Auszugskraft mit sich bringt [129,130]. ROY-CAMILLE 
empfiehlt dies wegen der Gefahr der Verletzung der prävertebral liegenden Gefäße un-
bedingt zu vermeiden [205,208]. 

Von Bedeutung ist auch die Art der Verbindung von Schraubenschaft und Vertikalele-
ment. Das Vertikalelement eines Implantatsystems kann prinzipiell sowohl als Stab,  
z.B. USIS, MOSS, AO-Fixateur interne nach DICK, Wirbelsäulenstabili sierungssystem 
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nach KLUGER, STRYKER 2S, SOCON-Fixateur interne, COTREL-DUBOUSSET-
System, BWM-System [2,13,41,51,91,110,279] oder auch als Platte konstruiert sein, 
z.B. ROY-CAMILLE, VSP nach STEFFEE, STRYKER 2S, WOLTER-Platten 
[206,239]. Die Positionierung von Schraube und Stab, beziehungsweise Schraube und 
Platte zueinander sollte möglichst variabel sein, einmal um eine gute Anpassung an 
vorgegebene anatomische Formen zu ermöglichen, des weiteren um dem Operateur die 
Handhabung zu erleichtern. Die entsprechenden Verbindungselemente (Klemmbacken, 
Schrauben, Plättchen) sollten eine höhere Steifigkeit aufweisen als die Schraubenkno-
chenverbindung. Die Verbindungselemente sollten zudem möglichst klein di-
mensioniert sein, um die normale Muskelfunktion nicht zu beeinträchtigen und dem 
Patienten einen gewissen Komfort zu ermöglichen. Konstruktionen vom Typ des 
"Fixateur externe", wie von MAGERL angegeben [142], haben sich für die dauerhafte 
Anwendung im klinischen Alltag nicht durchgesetzt. Temporär finden sie nach wie vor 
in der Orthopädie zu diagnostischen Zwecken Anwendung [218,263,272]. Die Kon-
struktion des Verbindungselementes sollte auch berücksichtigen, dass ein Verlust der 
intraoperativ erreichten dreidimensionalen Fixation durch die postoperative Lockerung 
des Verbindungselementes ausgeschlossen sein muss. 

DICK fasste die Anforderungen an ein Stabili sierungsverfahren für die thorakolumbale 
Wirbelsäule wie folgt zusammen [51]: 

1. Gewebeverträglichkeit des Implantatwerkstoffs. 

2. Aufnahme und Neutralisation der einwirkenden Kräfte, sowohl durch entsprechende 
Eigenfestigkeit als auch durch entsprechende Verankerungsfestigkeit am Skelett. 

3. Wiederherstellung der anatomischen Form. 

4. Stabili tätsgewährleistung auch bei größeren lokalen Gewebsdefekten oder -zerstö-
rungen wie z.B. bei schwerer instabiler Wirbelsäulenverletzung infolge Zerstörung 
großer Teile des Bandapparates. 

5. Möglichst kurze Fusionsstrecke, um die Beweglichkeit der LWS so weit wie möglich 
zu erhalten. 
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1.4 Konzepte zur Untersuchung von Implantatsystemen 

Stabili tätsuntersuchungen an Wirbelsäulenimplantatsystemen haben sich zu einem 
Schwerpunkt in der Wirbelsäulenforschung entwickelt. Ziel ist es, anhand der 
Untersuchungsergebnisse die Implantatsicherheit zu beurteilen, Schwachstellen einer 
Konstruktion aufzudecken, und auf der Basis von Fehleranalysen konstruktive 
Verbesserungsvorschläge zu erarbeiten. Hierbei kamen verschiedene Untersuchungs-
konzepte zur Anwendung: Neben der klinischen Anwendungsbeobachtung [13,15,23,     
25,31,46,48,58,59,85,87,91,98,99,109,111,113,115,122,125,141,150,162,171,177,199, 
218,227,230,244,248,271,285], auf die hier nicht näher eingegangen werden soll, sind 
diverse experimentelle in vivo und in vitro Testverfahren sowie mathematisch-simula-
tive Verfahren [173] zur Anwendung gekommen. 

Experimentelle in vitro Untersuchungen wurden entweder an Wirbelsäulenpräparaten 
vom Tier [63,71,131,169,224,229,231,258,261,262], an menschlichen Wirbelsäulen-
präparaten [9,37,66,67,76,83,144,153,176,196,228,233,267,275,276], oder an künstlich-
en Wirbelsäulenmodellen [9,32,63,106] durchgeführt. Grundsätzlich sind neben experi-
mentellen in vivo Tiermodellen [131,231,246,261,262] auch experimentelle in vivo 
Untersuchungen am Menschen möglich, letztere auch unter Zuhilfenahme tele-
metrischer Messtechniken [116,202,272]. 

Schwerpunkte der experimentellen Untersuchungen stellten dabei die Stabili tät des in-
strumentierten Wirbelsäulenabschnitts unter dem Einfluss eingeleiteter statischer Kräfte 
oder Momente dar [32,63,67,68,76,82,83,153,169,252,275]. Des weiteren sind Aspekte 
wie die Verankerungsfestigkeit der Pedikelschrauben [29,124,136,232,246,283], der 
Einfluss verschiedener Bauteiloptimierungen [30,32,67,68,76,153,158,192,214,215, 
224] sowie optimierte Implantationstechniken untersucht worden [3,4,11,20, 
32,72,74,107,136,155,161,166,190,192,195,197,211]. Auch die Abhängigkeit der 
Stabili tät von Faktoren wie dem Kalksalzgehalt der Wirbelsäule [26,30,39,40,86, 
88,93,178,179,232,236,268] und die Pedikelanatomie sowie deren Einfluss auf die 
Schraubenverankerung sind untersucht worden [12,18,26,36,49,56,118,154,156,159, 
160,184,201,232,269,281]. Dagegen hat der Einfluss zyklischer oder zyklisch-
dynamischer Beanspruchungsformen auf das Verhalten der Wirbelsäule und 
insbesondere die Stabili tät transpedikulär verankerter Wirbelsäulenstabili sierungssys-
teme bisher nur durch wenige Autoren Berücksichtigung erfahren [9,63,66,68, 
82,169,229,266,276]. 

Bei den experimentellen in vivo Tests, die zumeist an Tiermodellen durchgeführt 
werden, ist neben ethischen Aspekten aus biomechanischer Sicht zu bedenken, dass die 
aus Versuchen am Vierfüßler gewonnener Erkenntnisse nicht, oder nur eingeschränkt 
auf die Verhältnisse beim Zweifüßler übertragbar sind [131]. Demgegenüber mangelt es 
den in vitro Testverfahren an der Möglichkeit, den Einfluss aktiver physiologischer Pro-
zesse wie Muskelkontraktion oder Knochenan- und -umbauvorgänge zu erfassen. 
Werden Kadaverpräparate benutzt, so kann durch submaximale zyklische Belastungen 
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eine Simulation der in vivo Belastungen erfolgen und Effekte wie beispielsweise 
Pedikelschraubenauslockerungen oder das Kriechverhalten erfasst werden [116]. Die 
Verwendung von Biomaterial bedeutet jedoch immer auch eine zeitliche Begrenzung 
der Versuchsdauer, so dass im wesentlichen nur die Früheffekte der Belastung 
untersucht werden können. Damit ist die Testung am Kadaverpräparat nicht für die 
Untersuchung von Ermüdungseffekten am Implantatmaterial geeignet [172]. Wenn 
Tierkadaver eingesetzt werden, sind auch die unterschiedlichen Gegebenheiten im 
Vergleich zur menschlichen Anatomie zu berücksichtigen. Nach KOSTUIK kann 
approximativ davon ausgegangen werden, dass die menschliche Wirbelsäule pro Jahr 
ca. 1-3 Milli onen Lastwechseln mit einer durchschnittlichen Lastwechselfrequenz von 
1-5 Hz (range 0-10 HZ) ausgesetzt ist [116]. ASHMAN et al. schätzten die Zahl der auf 
ein Implantat in den ersten 4 Monaten nach Operation einwirkenden Lastwechsel auf 
über eine Milli on [8]. Daraus folgt die Notwendigkeit einer Versuchsdauer von Stunden 
bis wenigen Tagen, an deren Ende erste degenerative Veränderungen am Präparat zu 
erwarten sind. Wenn menschliche Leichenpräparate zur Versuchsdurchführung ein-
gesetzt werden, sind eventuell vorbestehende degenerative Veränderungen, Osteo-
porosen und das Alter der Verstorbenen zu berücksichtigen. Unter Umständen sind die 
Untersuchungsergebnisse bei hohem Durchschnittsalter nicht repräsentativ für die 
Bedingungen, die im jüngeren Lebensalter vorgefunden werden. Eine große interindivi-
duelle Variabili tät der Präparate kann zudem den Implantatfaktor maskieren. Als 
Alternative zu Kadaverpräparaten bieten sich künstliche Modellkonstruktionen aus den 
verschiedensten Materialien an (z.B. Holz, Kunststoff, Gasbeton). Werden gleichmäßig 
strukturierte Materialien eingesetzt, die in ihren mechanischen Eigenschaften den zu 
imitierenden Gewebskomponenten ähneln, können die Nachteile der interindividuellen 
Variabili tät und die begrenzte Haltbarkeit biologischen Untersuchungsmaterials 
ausgeglichen werden. Die oben bereits angesprochenen mathematischen Modellverfah-
ren [173] stellen einen Versuch dar, die hochkomplexe Mechanik biologischer 
Strukturen durch einfache mechanische Verhaltensweisen zu beschreiben. Die 
nichtlinearen, nichtelastischen und in Abhängigkeit vom Belastungsausmaß veränderli-
chen Eigenschaften der einzelnen Gewebekomponenten sind mathematisch schwierig 
zu definieren. Das jeweili ge Modell ist letztlich so gut wie seine Vorgaben. 
Schlussfolgerungen aus mathematischen Modellen sollten daher im Experiment vali-
diert werden. Vorteilhaft sind solche Modellverfahren bei der Untersuchung von 
Spannungszuständen im Implantat-Wirbelsäulensystem einzusetzen. Dem 
beträchtlichen Aufwand für die Entwicklung eines mathematischen Modells stehen die 
relativ einfache Wiederholbarkeit und Variation einzelner Modellvorgaben gegenüber 
[116]. 
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2 Problem und Fragestellung 

Die Zahl der Verfügung stehenden Implantatsysteme zur kurzstreckigen transpedikuläre 
Stabili sierung der LWS hat insbesondere seit Anfang der 80er Jahre zugenommen [1, 
5,13,14,15,31,34,41,43,46,51,58,59,75,95,100,110,115,135,138,150,158,171,177,180, 
209,239,240,243,248,249,259,271,274,285]. Das große Interesse an einem zuver-
lässigen Stabili sierungssystem spiegelt sich hierin ebenso wider wie die ständigen 
Bemühungen zur Erreichung einer optimalen Lösung. Für den Wirbelsäulenoperateur 
sind unterschiedliche Eigenschaften der Implantatsysteme von Bedeutung: An erster 
Stelle steht die Implantatsicherheit, d.h. ist das Implantatsystem in der Lage, 
ausreichende Stabili tät in der postoperativen Phase zu gewährleisten. Weiterhin sind 
Variabili tät und Handhabung des Systems sowie das abzudeckende Indikationsspektrum 
zu bedenken. Schwerpunktmäßig kommen Implantatstähle oder Titanlegierungen sowie 
verschiedene Kunststoffe als Werkstoffe zur Anwendung. Vereinzelt wurde über 
Biodegradation respektive Korrosionsvorgänge an Implantaten berichtet [19,97,255]. 
Bezüglich der Belastbarkeit der Fixationssysteme beschränken sich die Hersteller-
angaben in der Regel auf Ergebnisse aus statischen Belastungsversuchen. Für ein 
rationales Management der postoperativen Phase benötigt der Kliniker jedoch 
grundlegende Informationen über die Implantatstabili tät in vivo. Hierbei sind folgende 
Voraussetzungen zu berücksichtigen: Bei normaler Aktivität eines Individuums wirken 
auf die Wirbelsäule vielfältige Kräfte und Momente ein. Quantität und Qualität dieser 
Belastungen sind von zahlreichen Autoren untersucht worden [80,90,96,102,149,221]. 
Im Hinblick auf die Simulation der in vivo Belastungen sind folgende Erkenntnisse von 
besonderer Bedeutung: 

1. Selbst in Ruhe erfährt die Wirbelsäule mechanische Belastungen; diese variieren da-
bei unter anderem in Abhängigkeit von der Körperhaltung [92,102,202,221]. 

2. In vivo ermitteltes zuverlässiges Datenmaterial über die reale Belastungssituation am 
einzelnen Bewegungssegment der LWS lag bisher nur in begrenztem Umfang vor 
[119,131]. Neuere in vivo Versuche haben hier eine Verbesserung der Datenlage 
erbracht [202,283]. 

3. Die Anzahl der Lastzyklen, welche die normale menschliche Wirbelsäule während 
eines Jahres erfährt, wird auf  ein bis drei Milli onen geschätzt. Dabei soll die Frequenz 
der Lastwechsel 1-5 Hz betragen [8,116]. Hier ist jedoch eine große Variabili tät in 
Abhängigkeit vom Aktivitätsindex des Individuums zu berücksichtigen. 

Es ist also davon auszugehen, dass in vivo Implantate für die Stabili sierung der LWS 
nicht allein statischen Belastungen ausgesetzt sind, sondern dass sie bis zur Erreichung 
der vollständigen knöchernen Konsolidierung (Frakturheilung, Ausbildung einer 
tragfähigen Knochenstraße nach Spongiosaplastik) gerade durch dynamische Bela-
stungsmuster beansprucht werden. 
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Insbesondere für den traumatologischen Indikationsbereich soll an dieser Stelle der 
Unterschied zwischen einer Extremitätenfraktur und einer Wirbelsäulenfraktur 
hinsichtlich der Belastungssituation herausgestellt werden: Der Forderung der 
Traumatologie nach möglichst frühzeitiger und kompletter Mobili sierung von 
Extremität und Patient [164] kann, falls erforderlich, häufig auch ohne oder mit nur 
geringer Teilbelastung nachgekommen werden. Dementsprechend können sich die 
Anforderungen an ein Implantat im Hinblick auf die zu erreichende Stabili tät in den 
entsprechenden Fällen mit einer Lagerungs- oder Übungsstabili tät begnügen. Im Ge-
gensatz dazu müssen Implantate für die Wirbelsäule immer und unweigerlich auch die 
Aufgabe der Belastungsstabili tät erfüllen, selbst wenn man durch den zusätzlichen 
Einsatz von Orthesen die Wirbelsäule weitgehend zu entlasten sucht. Hierbei ist auch zu 
bedenken, dass einige Autoren diese zusätzliche Orthesenversorgung möglichst früh 
reduzieren oder beenden [42,91,98,247]. Dies geschieht zum einen im Hinblick auf eine 
schnelle Rehabili tation, zum anderen, weil man auf die Belastungsstabili tät des ver-
wendeten Implantats vertraut. 

Nach DICK [51] bietet sich zur Beurteilung der Stabili tätsgewährleistung die experi-
mentelle Belastung des isolierten, durch ein Implantat stabili sierten LWS-Abschnitts an. 
Die klinische Anwendung und Verlaufsbeobachtung zeigt, welche Implantate die an sie 
gestellten Anforderungen hinsichtlich der Stabili tät erfüllen, oder wo Schwachpunkte 
liegen. Bei Neu- oder Weiterentwicklungen sollen vergleichende experimentelle 
Festigkeitsuntersuchungen die Beurteilung postulierter Verbesserungen ermöglichen. 

Exakte Daten zur klinischen realen Belastungssituation in der instrumentierten 
Wirbelsäule waren bisher nur in begrenztem Umfang verfügbar [119,131], so dass die 
in vitro auf das stabili sierte Wirbelsäulenmodell einwirkenden Belastungsgrößen die 
realen Belastungsgrößen nur annäherungsweise simulieren konnten. Dies erfordert 
Einschränkungen bei der Übertragung experimentell gewonnener Erkenntnisse auf die 
klinische Situation. 

Betrachtet man abstrahierend den stabili sierten LWS-Abschnitt als mechanisch bela-
stete Struktur und wendet die Prinzipien der Materialprüfungs- und Festigkeitslehre an 
[53], so folgt daraus auch die Forderung, dass experimentelle Festigkeitsanalysen von 
Stabili sierungsverfahren für die LWS neben den bekannten statischen insbesondere 
auch dynamische Belastungsmuster beinhalten sollten. Festigkeitsanalysen, die sich auf 
die Einleitung rein statischer Belastungen beschränken [272], sind in ihrer Aussagekraft 
bezüglich der in vivo Stabili tät deutlich stärker begrenzt, weil sie die Bedeutung der in 
vivo auftretenden Belastungsmuster unberücksichtigt lassen. 

Während die industriell gefertigten Bauelemente eines Implantattyps mechanisch annä-
hernd identische Eigenschaften aufweisen, sind bei Verwendung von menschlichen Lei-
chenwirbelsäulenpräparaten im Rahmen von Materialtests interindividuelle Unter-
schiede zu berücksichtigen, so z.B. hinsichtlich des Knochenmineralsalzgehaltes oder 
der Anatomie der instrumentierten Pedikel. Es sind insbesondere der Pedikelquerschnitt, 
die räumliche Verteilung von Kortikalis und Spongiosa, sowie die Qualität der 
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spongiösen Trabekel als auch der Kortikalis zu berücksichtigen. Ohne detailli erte 
Kenntnis dieser Präparatefaktoren ist der Vergleich unterschiedlicher Implantatsysteme 
wenig aussagekräftig. 

Der Einsatz von Modellkonstruktionen zum Implantatvergleich eliminiert zwar die in-
terindividuellen Unterschiede bei Leichenpräparaten, vernachlässigt aber die Bedeutung 
der oben genannten Parameter für die Verankerungsfestigkeit der Pedikelschrauben. Es 
erscheint daher sinnvoll, dass bei der Untersuchung eines Implantats auf seine mechani-
schen Eigenschaften hin grundsätzlich beide Verfahren  berücksichtigt werden, ei-
nerseits der Belastungstest am menschlichen Leichenwirbelsäulenpräparat, andererseits 
der Belastungstest am künstlichen Modell. Bei letzterem sollte die Simulation we-
sentlicher wirbelsäulentypischer Materialkonstanten angestrebt werden, wenn die kom-
plexe Belastungssituation in ihrer Gesamtheit modellhaft nachempfunden werden soll. 
In vitro durchgeführte Belastungstests sowohl an Kadaverpräparaten als auch an 
Modellkonstruktionen der Wirbelsäule können bei repetitiver mehrachsiger 
Momenteinleitung die beim Lebenden zu erwartenden Belastungen simulieren. Bei 
einheitlichem Testdesign bieten die Testergebnisse eine rationale Beurteilungsgrundlage 
für den Stabili tätsvergleich verschiedener Implantatsysteme. 

Es soll hier noch einmal betont werden, dass aus verschiedenen Gründen die direkte 
Übertragung von Ergebnissen aus in vitro durchgeführten Untersuchungen auf die klini-
sche Anwendung nur begrenzt möglich ist [242]. Z.B. fehlt im in vitro Versuch der 
stabili sierende Einfluss der Muskelfunktion [57,202]. Auch die in vivo zunehmend grö-
ßere Entlastung des Implantates im fortgeschrittenen Stadium der knöchernen Konsoli-
dation nach erfolgter Spondylodese muss unberücksichtigt bleiben. Zusammenfassend 
also das letztlich unvollständige Wissen um die reale Belastungshöhe, der das Implantat 
ausgesetzt ist. Unter der Voraussetzung gleicher Testbedingungen sollte ein Vergleich 
verschiedener Implantatsysteme untereinander jedoch grundsätzlich möglich sein. Die 
Kenntnis der Belastungshöhe, die zum Implantatversagen führt, dürfte auch dem Kli-
niker hilfreich sein, wenn es darum geht, in der postoperativen Phase das für den 
Patienten tolerierbare Maß an Belastung respektive Mobili sation festzulegen. Im 
Hinblick auf das klinische Einsatzziel Spondylodese muss bezüglich der 
biomechanischen in vitro Testverfahren auch berücksichtigt werden, dass diese zwar 
Daten zur Steifigkeitsbeurteilung der getesteten Implantate liefern, nicht jedoch die 
Frage nach dem erforderlichen Steifigkeitsgrad zur Erreichung optimaler Fusionsraten 
beantworten können [38,77,152,167,187,266]. 

Für die vorliegende Untersuchung waren folgende Fragestellungen von besonderer 
Bedeutung: 

1. Wie kann experimentell die möglichst realitätsnahe Belastung eines instrumentierten 
Lendenwirbelsäulenabschnitts simuliert werden? 

2. Wie verhalten sich Implantat und Präparat unter dem Einfluss zyklisch dynamischer 
multiaxialer Belastungen? 
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3. Welche Einflussgrößen spielen für die Stabili tät eine Rolle? 

4. Sind Unterschiede zwischen verschiedenen Implantatsystemen mit dem angewandten 
Verfahren verifizierbar? 

5. Welche Verbesserungsvorschläge sind aus den Untersuchungsergebnissen 
abzuleiten? 

 

3 Versuchseinr ichtung 

3.1 Grundlagen des Belastungspr inzips 

Nach RAUBER sind Bewegungen der Lendenwirbelsäule in allen Richtungen des 
Raumes möglich, dabei resultiert die Gesamtbeweglichkeit aus der Summe von 
Einzelbewegungen in mehreren Bewegungssegmenten [198]. Nach JUNGHANNS 
[105] ist jedes Bewegungssegment durch zwei benachbarte Wirbelkörper, die da-
zwischenliegende Bandscheibe und die stabili sierenden ligamentären Strukturen de-
finiert. Die aus der Einleitung von Kräften und Momenten resultierenden Relativbewe-
gungen zweier benachbarter Wirbelkörper können nach WHITE und PANJABI [260] in 
einem dreidimensionalen Koordinatensystem beschrieben werden (Bild 1). Die in Rich-
tung einer der drei senkrecht aufeinanderstehenden Achsen X, Y und Z wirkenden 
Kräfte und die in den drei Achsen wirkenden Momente führen zu entsprechenden 
Translations- und Rotationsbewegungen. 

Auf ein einzelnes Bewegungssegment der LWS wirken also in ihrer Größe wechselnde 
Momente in unterschiedlichen Richtungen ein, die zu Flexions-, Extensions-, Lateralfle-
xions- oder Rotationsbewegungen sowie Translationsbewegungen führen. Da jeder 
Wirbel 6 Freiheitsgrade hat [187], kann es hierbei zu den sogenannten "coupled 
motions" kommen. Diese gekoppelten Bewegungen enthalten z. B. gleichzeitig 
Rotations- und Lateralflexionskomponenten, oder zusätzlich eine Translationskompo-
nente [64,183,260]. Auch der stabili sierte Wirbelsäulenabschnitt erfährt in Größe und 
Richtung wechselnde Momente, wenn auch die Höhe der Belastungen nicht sicher 
eingeschätzt werden kann. 

Die Belastung der instrumentierten LWS-Präparate sollte in Anlehnung an die 
Prinzipien der Festigkeitslehre erfolgen. Diese beschäftigt sich als Teilgebiet der 
technischen Mechanik mit der Berechnung von Spannungen in einem Konstruktionsteil 
und mit der Reaktion des Werkstoffes auf die jeweili ge Beanspruchungsart [53]. 
Grundsätzlich sind Beanspruchungsvorgänge in zeitlich veränderliche (dynamische) 
und zeitlich nicht veränderliche (statische) Komponenten unterteilbar. Betrachtet man 
die in vivo auftretende Beanspruchung transpedikulärer Implantatsysteme, so kann man 
intraoperativ nach durchgeführter Montage von einer annähernd statischen 
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Beanspruchung ausgehen, vernachlässigt man die durch passive Ventilation verur-
sachten intrathorakalen und intraabdominellen Druckschwankungen. Demgegenüber 
sind die zeitlich veränderlichen Beanspruchungen zu berücksichtigen: Die atmungs-
abhängigen, annähernd regelmäßig auftretenden intrathorakalen und intraabdominalen 
Druckschwankungen, die Belastungen bei Umlagerung des Patienten sowie alle übrigen 
motorischen Aktivitäten, deren Ausmaß mit zunehmender Mobili sation zunimmt. Bei 
den zeitlich veränderlichen Beanspruchungen kann eine Unterteilung in periodisch 
wiederkehrende und nicht periodische Beanspruchungsformen vorgenommen werden. 

Die realen Beanspruchungen können interindividuell sehr verschieden sein. Für ver-
gleichende experimentelle Festigkeitsuntersuchungen erscheint ein einheitliches Be-
lastungsmuster sinnvoll. 

In der Materialprüfungstechnik wird die Schwingfestigkeit eines Bauteils durch 
simulierte Belastungsabläufe ermittelt, in die unterschiedliche Einflussgrößen ein-
bezogen werden können. Für einfache Bauteile beziehungsweise Materialproben 
können durch experimentelle Anwendung von Druck-, Zugschwell- oder Wechsel-
beanspruchungen aus der graphischen Darstellung der Abhängigkeit zwischen der 
Spannungsamplitude und der erreichten Bruchlastspielzahl bei konstanter Mittel-
spannung die sogenannten WÖHLER-Kurven ermittelt werden, aus der sich die Be-
reiche der statischen Festigkeit, der Zeitfestigkeit und der Dauerfestigkeit ablesen las-
sen. Bild 2 zeigt den Zusammenhang zwischen Spannung und erreichter Lastspielzahl 
in der graphischen Darstellung. Auf der X-Achse ist die Lastspielzahl N aufgetragen, 
auf der Y-Achse die Spannung σ. Im Rahmen der Maßnahmen zur Qualitätssicherung 
für Hüftprothesen werden an Prothesenschäften, die in einen Normfemur implantiert 
werden, Dauerschwingversuche durchgeführt [216,226,253,254]. Bei der Höhe der Be-
lastung orientiert man sich an den in vivo auftretenden Werten. 

In ähnlicher Weise kann der durch ein Implantat stabili sierte LWS-Abschnitt (L2-L4) 
einer Wechselbeanspruchung unterworfen werden. Die Bewertung der Versuchs-
ergebnisse muss bei Verwendung von biologischem Untersuchungsgut die inkonstanten 
Materialeigenschaften infolge der interindividuellen Unterschiede berücksichtigen. 

Die vorliegende Untersuchung beschränkt sich auf die Ermittlung der Flexibili täts- bzw. 
Steifigkeitsänderung bei konstanter Amplitude der Wechselbeanspruchungen (8 Nm). 

Während die Ermittlung von WÖHLER-Linien bei der Testung einer ausreichenden 
Anzahl von Prüfkörpermodellen grundsätzlich möglich erscheint, verbietet sie sich in 
der vorliegenden Untersuchung aufgrund der begrenzten Anzahl der verwendeten 
Wirbelsäulenpräparate sowie der erheblichen interindividuellen Unterschiede hin-
sichtlich der Knochenqualität. 
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Bild 1: X-, Y-, Z-Achsensystem für das vertebrale Bewegungssegment [260] 

 

 

 

 

 

Bild 2: Wöhler-Diagramm, Abhängigkeit der Bruchlastspielzahl von der Beanspruchung 
bzw. vom Spannungsausschlag [254] 
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3.2 Konstruktion der Versuchseinri chtung 

Die Konstruktion der Versuchseinrichtung (Bild 3) erfolgte derart, dass der in ihr fixier-
te LWS-Abschnitt in regelmäßiger Folge durch wiederholte Momente in Flexions-, Ex-
tensions-, Rechts- und Linksrotationsrichtung sowie zusätzlich durch die permanente 
Einwirkung einer axialen Kompressionslast belastet werden kann. Grundsätzlich er-
möglicht die Einrichtung die isolierte Momenteinleitung in eine bestimmte Richtung 
allein oder in Kombination mit einer weiteren. Einerseits sind also statische Ein-
zelbelastungen durchführbar, andererseits können die Momenteinleitungen unter Ein-
satz der vorhandenen Programmsteuerung wiederkehrend aufeinanderfolgen. Damit 
sind prinzipiell die Voraussetzungen zur Durchführung eines Belastungsversuchs im 
Sinne einer einstufigen, periodischen, mehrachsigen Wechselschwingbeanspruchung 
gegeben. 

In vielen experimentellen Studien zur Stabili tätsprüfung von Wirbelsäulenimplan-
tatsystemen wird der Einsatz einer standardisierten oder gegebenenfalls modifizierten 
Materialprüfeinrichtung beschrieben [66,82,267]. In der Regel werden hier dem Wirbel-
säulenpräparat feste Bewegungsmuster aufgezwungen. Da kein ausreichender Spiel-
raum für kombinierte Bewegungen zugelassen wird, sind die erzwungenen Bewegungs-
erfolge eher als unphysiologisch anzusehen. 

Die zahlreichen in den letzten Jahren publizierten Kadaverstudien wurden mit den 
unterschiedlichsten Prüfapparaturen durchgeführt [7,37,71,106,144,169,176,196,224, 
228,229,233,235,266,267,276]. Kritisch ist hier anzumerken, dass sie nicht in allen 
Fällen der Forderung nach größtmöglicher Flexibili tät nachkommen, d. h. bei Einleitung 
eines definierten Momentes darf die Richtung des Bewegungserfolges nicht streng 
vorgegeben sein, sondern es muss ausreichend Spielraum für den Ablauf kombinierter 
Bewegungen zur Verfügung stehen [116,187,235]. So sollten beispielsweise unter der 
Einleitung eines definierten Flexionsmomentes zusätzlich zur Hauptbewegung um die 
X-Achse auch Nebenbewegungen um die Y- und um die Z-Achse sowie Translations-
bewegungen entlang dieser Achsen möglich sein. 

Diese Forderungen wurden bei der Konstruktion der hier vorgestellten Versuchs-
einrichtung berücksichtigt. In das native oder stabili sierte Wirbelsäulenpräparat können 
Flexions- und Extensionsmomente sowie Rotationsmomente eingeleitet werden. Gleich-
zeitig erlaubt die Konstruktion die Ausführung gekoppelter Bewegungen. Eine per-
manent wirkende axiale Kompressionskraft ist in ihrer Größe wählbar. Das mit der Be-
lastungseinrichtung gekoppelte Meßsystem ermöglicht durch die kontinuierliche 
Registrierung des Bewegungserfolges sowohl eine Beurteilung der Primärstabili tät als 
auch deren Verlust in Abhängigkeit von Lastwechselzahl und Höhe der eingeleiteten 
Drehmomente bei der Durchführung eines multizyklischen Belastungstests. 
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Bild 3: Versuchseinrichtung zur Belastungssimulation mit Wirbelsäulenmodell 
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3.2.1 Flexion und Extension 

Die Belastung in Flexions- und Extensionsrichtung wurde durch das in Bild 4 
dargestellte Hebelsystem realisiert. Es gestattet durch Einleitung eines definierten 
zentralen Drehmomentes in Form eines Kräftepaares die Drehung um eine frei 
bewegliche Drehachse. Dabei ist der Hebelarm l mit der Aufnahmehülse für die obere 
Hälfte von LWK 2 fest verbunden. Das Kräftepaar resultiert aus zwei einander 
entgegengesetzten Kräften F1 und F2 gleichen Betrages, die an den gegenüberliegenden 
Hebelarmangriffspunkten a1 und a2 wirken. Die auf das Hebelsystem im Punkt A 
einwirkende Kraft F Flex, realisiert durch Anhängen einer Masse m, wirkt zur einen 
Hälfte auf die ventrale Hebelarmhälfte. Zur anderen Hälfte wirkt sie infolge der 
Umlenkung durch den Umlenkhebel u in entgegengesetzter Richtung auf die dorsale 
Hebelarmhälfte. Der Umlenkhebel u besitzt im Punkt w ein in Flexions- und 
Extensionsrichtung bewegliches Widerlager. Es entstehen zwei Drehmomente, deren 
Summe das resultierende Moment M Flex ergibt: M Flex = 1/2 x l x F 

Das resultierende Moment ist das Produkt aus halber Hebelarmlänge l und der Kraft F. 
Kommt es unter Einwirkung des Momentes M Flex zur Flexionsbewegung, dann stehen 
F1 und F2 nicht mehr senkrecht auf l, so dass gilt: M = 1/2 x l x F x cos α [250]. 

Hierbei ist α der erzwungene Drehwinkel in Flexionsrichtung. Beispielsweise resultiert 
daraus bei einem Flexionswinkel von 15 ° ein systematischer Fehler für das Dreh-
moment von 3,4 %, der durchaus zu vernachlässigen ist. Im Versuch lagen die ge-
messenen Flexions- bzw. Extensionswinkel i. d. Regel unter 10 Winkelgraden, so dass 
von einem tolerierbaren systematischen Fehler von unter 1,5 % ausgegangen werden 
kann. Diese Fehlerberechnung gilt für das im Mittelpunkt des Lastarmes l wirkende 
Drehmoment. 

Die gleichen Bedingungen gelten analog für die Belastung in Extensionsrichtung. 

3.2.2 Rotation 

Alternierend zur Flexions- und Extensionsbelastung sollten Momente in Rechts- und 
Linksrotationsrichtung eingeleitet werden. Hierzu wurde das in Bild 5 dargestellte 
Rotationshebelarmsystem konstruiert. Als Angriffspunkt für die Rotationsmomente 
wurde die Aufnahmehülse für die untere Hälfte von LWK 4 gewählt. Sie ist durch ein 
zweireihiges Schrägkugellager kippsicher und in Rotationsrichtung frei drehbar über 
einem festen Drehpunkt gelagert. Zwei um 180° gegeneinander versetzte Hebelarme l1 
und l2 befinden sich an der unteren Aufnahmehülse. Ihre Längsachsen stehen dabei 
senkrecht auf der Längsachse des Flexions-/Extensionshebelsystems. Die Mitbewegung 
von LWK 2 und des damit verbundenen Flexions-/Extensionshebelsystems wird durch 
zwei Rotationssperren rs bewirkt (siehe Bild 4 und 5). Diese Rotationssperren rs sind 
mit der Rahmenkonstruktion des Belastungssimulators fest verbunden und wirken auf 
beide Enden des Flexions- und Extensionshebelarmsystems. Die Sperren sind auf ihren 
Innenseiten mit Teflon beschichtet um eine möglichst reibungsfreie Bewegung des 
Hebelsystems in Flexions-/Extensionsrichtung zu gewährleisten. 
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Bild 4: Hebelsystem für Flexions- und Extensionsmomenteinleitung (Seitenansicht)  

 

 

 

Bild 5: Hebelsystem für die Rotationsmomenteinleitung (Aufsicht) 
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Die Enden der Rotationshebelarme entsprechen Kreissegmenten, deren Radius gleich 
der Hebelarmlänge ist. Über einen Drahtseilzug d und eine Umlenkrolle ur wirkt auf 
jedes Hebelarmende eine Kraft F. Diese wird durch Anhängen einer Masse m an das 
freie Drahtseilende bewirkt (Bild 6). Das resultierende Drehmoment errechnet sich als 
Produkt aus Hebelarmlänge l und der Kraftkomponente F senkrecht zur Hebelarmachse: 
M= l x F x sin ϕ 

Aufgrund der Kreissegmentgestaltung der Hebelarmenden ist ϕ konstant 90° und damit 
unabhängig vom Drehwinkel α in Rotationsrichtung (Bild 5). Im Gegensatz zur Flex-
ions-/ Extensionsbelastung ergibt sich also für die Rotationsbelastung ein drehwinkel-
unabhängiges Drehmoment. 

3.2.3 Kompressionsvor last 

Als dritte Belastungskomponente sollte eine axial wirkende Kompressionslast im Sinne 
einer simulierten Körperlast permanent auf den LWS-Abschnitt einwirken. Hierzu 
wurden an beide Hebelenden des Flexions-/Extensionshebelsystems gleich große 
Massen angehängt (Bild 7). Die vollständige axiale Kompressionslast ergibt sich aus 
der Summe beider Massen zuzüglich der Masse des Flexions-
/Extensionshebelarmsystems einschließlich der oberen Aufnahmehülse. In der Summe 
ergibt sich eine Gesamtmasse von 20 kg. Daraus resultiert in der Nullgradstellung eine 
zentral einwirkende und bei allen Versuchen konstant gehaltene Kompressionsvorlast 
von - 196 N.  

3.2.4 L iftsystem zur Momenteinleitung 

Die Belastung des in der Versuchseinrichtung befestigten Wirbelsäulenpräparates durch 
Flexions-, Extensions- sowie Rechts- und Linksrotationsmomente erfolgt durch 
Einwirken der Gewichtskräfte von Massenstücken auf die entsprechenden Widerlager 
der in 3.2.1 und 3.2.2 dargestellten Hebelsysteme. Dabei bewirken vier spezielle 
Liftanlagen durch Absenken und Anheben der Massenstücke den Beginn und das Ende 
der Momenteinwirkung. Das Prinzip der Konstruktion ist aus Bild 6 ersichtlich. 

Der eigentliche Lift besteht aus einer Aluminiumscheibe mit kreisförmiger Aussparung 
und ist durch die in seinem Führungskörper befindlichen Kugellager reibungsarm auf 
einer Vertikalführung gelagert. Über eine um ein Kettenrad geführte Zugkette ist er 
gegenläufig mit der Zugstange des Pneumatikzylinders verbunden. Die Massenstücke 
mdyn befinden sich auf dem Liftteller. Dieser besteht aus einer Stahlblechscheibe mit 

einem senkrecht zu ihr zentral angebrachten Führungsrohr. In diesem Führungsrohr 
gleitet die Führungsstange. Sie besitzt an ihrem einen Ende einen Mitnehmer, dessen 
Außendurchmesser größer ist als der Innendurchmesser des Lifttellerführungsrohres, 
jedoch kleiner als die kreisförmige Aussparung des Lifts. Bei den Liftanlagen für die 
Rotation ist die Führungsstange mit ihrem anderen Ende über einen Drahtseilzug mit 
dem Rotationshebelsystem verbunden. Der Drahtseilzug wird über eine kugelgelagerte 
Umlenkrolle geführt. Bei den Liftanlagen für die Flexion und Extension ist das 
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entsprechende Ende der Führungsstange mittels eines entsprechenden Adapters über 
zwei Zahnräder in die Aufhängeketten des Flexions- Extensionshebelsystems 
eingehängt und besitzt am Mitnehmerende eine Möglichkeit zur Befestigung von 
Massenstücken für die Kompressionsbelastung. 

Bei Betätigung des Pneumatikzylinders wird der Lift und der auf ihm befindliche 
Liftteller einschließlich der Massenstücke angehoben. In diesem Fall hängt am Draht-
seilzug nur die Führungsstange samt dem an ihrem Ende befindlichen Mitnehmer. 
Damit wirkt auf den jeweili gen Hebelarm keine nennenswerte Gewichtskraft. 

Bei Betätigung des Pneumatikzylinders in entgegengesetzter Richtung wird der Lift 
abgesenkt und der Liftteller bekommt wieder Kontakt mit dem Mitnehmer. In diesem 
Fall wirkt auf den Drahtseilzug die Gewichtskraft der auf dem Liftteller befindlichen 
Massenstücke. Es resultiert ein entsprechendes Moment. Bild 6 zeigt beispielhaft die 
Konstruktion eine der beiden Liftanlagen für die Rotation. Bild 7 zeigt die Liftanlage 
für Flexion mit statisch und dynamisch wirkenden Massenstücken. Die statisch 
wirkenden Massenstücke sind am Ende der Führungsstangen des Flexions-/ 
Extensionshebelsystems befestigt und bewirken eine permanent wirkende axiale Kom-
pressionskraft. 

 

 

 

Bild 6: Liftanlage für Rotationsmomenteinleitung (Seitenansicht)  
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3.3 pulsierende Momente 

Die Konstruktion des Liftsystems bedingt eine sehr kurzfristig einsetzende 
Momenteinleitung in das Wirbelsäulenpräparat, d.h. die Belastung wird nicht allmählich 
von Null bis zum jeweili gen Höchstwert gesteigert, sondern erfolgt abrupt, in Form 
eines pulsierenden Momentes. 

3.4 statische Momente 

Durch die axiale Kompressionsvorlast in Höhe von 196 N wurde während aller 
Versuchsdurchgänge eine statische Belastungskomponente realisiert, welche die physio-
logische Belastungssituation nachempfinden soll. 

3.5 Programmsteuerung 

Die Liftanlagen, bestehend aus Lift, vertikaler Liftführung, Kettenzug, 
Umlenkkettenrad und Pneumatikzylinder, werden über eine eigens konstruierte mecha-
nische Programmsteuerung so angesteuert, dass sich ein Belastungszyklus ergibt, der 
regelmäßig definierte Flexions-, Extensions-, Rechtsrotations- und Linksrotations-
momente in den in der Versuchseinrichtung befestigten LWS-Abschnitt einleitet. Durch 
die Programmsteuerung können Reihenfolge der Belastungsrichtung, ihre jeweili ge 
Dauer und die Frequenz frei gewählt werden. Bild 8 zeigt die eigens konstruierte Pro-
grammsteuerung. 

3.6 Adapter zur Präparatbefestigung in der Versuchseinri chtung 

Zur störungsfreien Momenteinleitung in die Wirbelsäulenpräparate musste eine 
reversibel feste Verbindung zwischen Präparat und Prüfeinrichtung geschaffen werden. 
Dies wurde durch den Einsatz zweier Adapter erreicht, deren Konstruktion und Ver-
wendung in 5.5 näher dargestellt werden. 

3.7 Präparatbefeuchtungsanlage 

Um ein Austrocknen der LWS-Präparate während der Belastungsprüfung zu verhindern, 
wurden sie mit Mullgaze umwickelt und durch eine Befeuchtungsanlage in 15 
minütigen Intervallen mit 0,9 % NaCl-Lösung besprüht [72]. 

3.8 Messeinr ichtung 

Durch die Einleitung definierter Flexions- und Extensionsmomente in den in der 
Prüfeinrichtung befestigten LWS-Abschnitt kommt es als Hauptbewegung zu Relativ-
bewegungen von LWK 2 gegenüber LWK 4 um die X-Achse. Die Einleitung von 
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Rotationsdrehmomenten führt zu Relativbewegungen von LWK 4 gegenüber LWK 2 
um die Y-Achse. 

Als Auswirkung der eingeleiteten Drehmomente wurden Drehwinkel in Flexions-/ 
Extensionsrichtung um die X-Achse und in Rotationsrichtung um die Y-Achse 
gemessen. Um allen Freiheitsgraden der Wirbelsäule Rechnung zu tragen, wurden 
zusätzlich axiale und horizontale Bewegungskomponenten im Sinne von 
Translationsbewegungen registriert. Hierzu wurden analoge Weg- und Winkelmess-
wertaufnehmer eingesetzt. 

3.8.1 Flexions-/Extensionswinkelerfassung 

Zur Erfassung des Bewegungserfolges unter Einleitung eines Flexions- oder 
Extensionsmomentes in den zweiten Lendenwirbelkörper des Präparates dient ein 
seitlich mit der Versuchseinrichtung fest verbundener induktiver Drehwinkelgeber, 
dessen Drehachse durch zwei Faltenbalgkupplungen über eine Stahlachse mit der 
oberen Aufnahmehülse der Versuchseinrichtung verbunden ist. Die Faltenbalg-kupp-
lungen ermöglichen eine gleichförmige Übertragung der Drehbewegung bei gleich-
zeitigem Ausgleich von Winkel- und Parallelversatz sowie Axialspiel (Bild 9). 
Gemessen wird also die Drehung des zweiten Lendenwirbelkörpers um die X-Achse 
unter Einleitung eines Flexions- oder Extensionsmomentes. Wie unter 3.2 bereits 
erwähnt, sind hierbei grundsätzlich auch Translationsbewegungen in der XZ-Ebene und 
in der XY-Ebene sowie Bewegungen entlang der Y-Achse möglich. Horizontaler und 
axialer Versatz von LWK 2 gegenüber LWK 4 können als Weg mit induktiven Wegauf-
nehmern von der oberen Aufnahmehülse abgegriffen werden. Von allen Meßwertauf-
nehmern wurden vor Versuchsbeginn Eichkurven erstellt. 

3.8.2 Rotationswinkelerfassung 

Die Einleitung eines Rotationsmomentes in den vierten Lendenwirbelkörper führt 
aufgrund der Rotationssperre für das Extensions- Flexionshebelsystem zu einer 
Rotationsbewegung des vierten Lendenwirbelköpers um die Y-Achse. Da ein 
entsprechendes Winkelmeßinstrument nicht zur Verfügung stand, erfolgte die 
Rotationswinkelmessung indirekt. Zu diesem Zweck wurde die untere Aufnahmehülse 
über eine zugfeste Schnur mit einem induktiven Wegaufnehmer verbunden. Aus der 
Abwicklung während der Rotation um die Y-Achse läßt sich bei bekanntem Radius r 
der unteren Aufnahmehülse (r=75mm) der jeweili ge Rotationsdrehwinkel errechnen 
(Bild 10). 

3.8.3 Axial- und Hor izontalversatzerfassung 

Für die Erfassung von horizontalem und axialem Versatz des zweiten 
Lendenwirbelkörpers unter Einwirkung eines Rotationsmomentes auf den vierten 
Lendenwirbelkörper gelten analog die Angaben unter 3.8.1. 
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3.8.4 L iste der Messwertaufnehmer und Zubehör  

1.Induktiver Drehwinkelgeber ID36K, TWK-Düsseldorf: Ausgangsspannung 
U=60mV/° Drehwinkel Linearitätsbereich + - 45° Drehwinkel, Toleranz bei + - 
10°Drehwinkel +- 0,5%. 

2.Faltenbalgkupplung SOUFFLEX Serie 400. 

3.Induktiver Wegaufnehmer Megatron Serie 14, Megatron KG, Putzbrunn, 
Ausgangsspannung 130mV/mm Weg, Linearitätsbereich + - 12 mm, Toleranz 0,45%. 

4.Induktiver Wegaufnehmer Megatron Serie 14, technische Daten analog zu 3. 
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Bild 7: Ansicht Liftanlage für Flexions- und Extensionsbelastung 

 

Bild 8: Mechanische Programmsteuerung 



3  Versuchseinrichtung 29 

 

 

Bild 9: Einrichtung zur Flexions- und Extensionswinkelmessung 

 

 

Bild 10: Einrichtung zur Rotationswinkelmessung 
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4 Material 

4.1 Wirbelsäulenfixateure 

Mit der vorgestellten Prüfapparatur wurden beispielhaft Tests mit zwei prinzipiell 
ähnlichen Fixateursystemen durchgeführt. Beide getesteten Systeme besitzen als 
verbindendes Element zwischen den Pedikelschrauben Längsstäbe, die mit einem 
metrischen Gewinde versehen sind und einen Außendurchmesser von 4,0 mm aufwei-
sen. Die USIS- und MOSS-Pedikelschrauben unterscheiden sich in der geometrischen 
Gestaltung des Schaftes nur unwesentlich. Die Pedikelschrauben haben einen 
Außendurchmesser von 6 mm und einen Kerndurchmesser von 3,6 mm. Die Gewin-
desteigung beträgt 3,2 mm. Der Flankenwinkel der USIS-Schraube ist geringfügig 
kleiner als jener der MOSS-Schraube. Die Spitze der USIS Schraube ist eher konisch, 
die der MOSS-Schraube annähernd kugelförmig ausgebildet. In den Belastungstests 
wurden alle Wirbelsäulenpräparate einheitlich mit Pedikelschrauben von 45mm Ge-
windeschaftlänge instrumentiert. Beide Systeme sind aus nichtrostendem Implantatstahl 
gefertigt. Es handelt sich um zuggurtende Implantate mit denen um das Hypomochlion 
intakter Wirbelsäulenhinterkanten eine hohe lordosierende Kraft aufgebracht werden 
kann. Auch die Distraktion ist möglich, allerdings auf Kosten einer Entlordosierung. 
Eine Winkelstabili tät zwischen den Schrauben ist nach DICK nicht gegeben [50]. 

4.1.1 Universales Spinales Instrumentationssystem nach ZIELK E (USIS) 

1974 stellte ZIELKE als Bestandteil des Ventralen-Derotations-Spondylodese-Systems 
(VDS) eine Knochenschraube mit geschlitztem Kopf vor [71,279]. Diese Schraube 
diente als Verankerungselement im Wirbelkörper. Das VDS-System war primär für die 
Korrektur von Wirbelsäulenverkrümmungen über den ventralen Zugang konzipiert. 
Später wurde durch die Modifikation einzelner Teilelemente der Einsatz auch bei 
anderen Indikationsstellungen möglich. Damit war die Umbenennung des Implantatsys-
tems zum Universalen-Spinalen-Instrumentationssystem (USIS) verbunden, stellen-
weise ist auch die Bezeichnung "Dorsales Kompressions-Spondylodese-System" (DKS) 
gebräuchlich. Die erstmalige transpedikuläre Implantation erfolgte 1982 ebenfalls durch 
ZIELKE [280]. Das System für die dorsale bisegmentale Fusion besteht aus 4 Pedikel-
schrauben, 4 Unterlegscheiben, 2 Gewindestäben als Vertikalverbindungen und 8 Be-
festigungsmuttern zur Arretierung der Gewindestäbe in den geschlitzten Pedikel-
schraubenköpfen. Bild 11 zeigt die einzelnen Elemente des USIS-Implantatsystems. 
Bild 12 zeigt das USIS am Wirbelsäulenmodell. Als wesentlicher Kritikpunkt ist die 
Verbindung zwischen Schraubenköpfen und Gewindestäben zu nennen: Da die Schrau-
benlängsachsen häufig infolge der unterschiedlichen Ausrichtung der Pedikelachsen in 
unterschiedlichen Winkelstellungen zueinander liegen, müssen die Gewindestäbe in 
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diesen Fällen durch Biegung angepaßt werden. Dadurch ist infolge von Kerbwirkungen 
eine mechanische Schwächung der Vertikalverbindung zu erwarten [170]. 
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Bild 11: USIS-Implantatsystemelemente 

 

 

Bild 12: LWS-Modell mit bisegmental montiertem USIS-Implantatsystem 
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4.1.2 Modulare Spinale Instrumentation nach HARMS (MOSS) 

Das MOSS-System wird seit 1987 als Entwicklung der Forschungsgruppe 
Harms/Stoltze/Biedermann klinisch eingesetzt. Es handelt sich um eine Weiter-
entwicklung des USIS [91]. Bild 13 zeigt die einzelnen Elemente des MOSS. Bild 14 
zeigt das System am Wirbelsäulenmodell. Als wesentliche Innovation ist die 
verwendete Schraube zu nennen, die einen zum Gewindeschaft beweglich gestalteten 
Kopfteil besitzt. Die Spannmuttern sind mit einer Rückdrehsicherung versehen. 
Zusätzlich wird ein querstabili sierendes Zusatzimplantat angeboten, welches auf das 
System einwirkende Torsions- und Biegekräfte verringern soll. Die Konstruktion des 
beweglichen Kopfteils der Schraube ist aus Bild 15 ersichtlich. Zwei Klemmbacken 
sind über einen Fixierungsring mit dem kugeligen Schraubenschaftende verbunden. In 
die Klemmbackenschlitze werden die Gewindestäbe eingelegt und mit Spannmuttern 
befestigt. Die Verspannung des Kopfteils gegenüber der Schraubenschaftachse erfolgt 
durch Flächenpressung beim Anziehen der Spannmuttern. Als mögliche Indikationen 
für das Implantatsystem werden Fehlhaltungen und Instabili täten im Bereich Th5-S1 
genannt, desweiteren degenerative Skoliosen, das Postdiscotomiesyndrom, Frakturen, 
Spondylolisthesen, Tumoren und Spondylitiden. Die Autoren betonen die hohe 
Erfolgsquote der kombinierten ventrodorsalen Instrumentation und Spondylodese im 
Gegensatz zur alleinigen dorsalen Instrumentation [9,91]. 

4.2 Wirbelsäulenpräparate 

Für die Belastungstests wurden menschliche Leichenwirbelsäulenpräparate verwendet, 
die das Institut für Rechtsmedizin zur Verfügung stellte. Um optimale Voraussetzungen 
für die Implantatverankerung im LWS-Präparat zu erhalten, mussten die Präparate den 
folgenden Auswahlkriterien genügen: Das erreichte Lebensalter sollte bei Frauen unter 
45 Jahren, bei Männern möglichst unter 60 Jahren liegen. Damit sollten postme-
nopausale und senile Osteoporosen ausgeschlossen werden. Anamnestisch sollten 
längere Immobili sierungen und maligne Erkrankungen nach Möglichkeit 
ausgeschlossen sein [91]. 

Von insgesamt 29 bereitgestellten LWS-Präparaten wurden 7 Präparate wegen 
nativradiologisch offensichtlicher schlechter Knochenstruktur nicht weiter verwendet. 
An den verbliebenen 22 LWS-Präparaten erfolgten Pedikelmessungen und Implantat-
belastungstests, an 21 LWS-Präparaten wurden die Pedikelschraubenauszugskräfte 
ermittelt. Tabelle 4.1 zeigt ausschließlich Daten und Implantatzuordnung derjenigen 
Präparate, die in den statischen und dynamischen Belastungstests mit den USIS- und 
MOSS-Implantaten zum Einsatz kamen. Der Mittelwert des erreichten Lebensalters für 
diese Präparate beträgt 35,5 Jahre (range +25,5; -21.5). Das mittlere Alter der 
weiblichen Verstorbenen liegt bei 28,4 Jahren (range +15,5; -14,4). Die männlichen 
Verstorbenen haben ein Durchschnittsalter von 42,6 Jahren erreicht (range +25,5; -
21,5). 
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Bild 13: MOSS-Implantatsystemelemente 

 

Bild 14: LWS-Modell mit bisegmental montiertem MOSS-Implantatsystem 
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Bild 15: MOSS-Schraubenkopfkonstruktion  

 

   

 

Bild 16: Wirbelsäulenpräparat LWK 2-4, Eintrittstellen für Pedikelschrauben 
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Tabelle 4.1:  LWS-Präparate, Implantatsysteme, Alter und Geschlecht 
 
 
Präparat- Implantat- Alter Geschlecht 
Nummer system [Jahre]  
 
3 USIS 49 M 
 
4 USIS 22 M 
 
7 USIS 23 W 
 
9 USIS 44 W 
 
12 MOSS 14 W 
 
13 MOSS 36 M 
 
14 MOSS 45 M 
 
24 USIS 61 M 
 
25 MOSS 30 W 
 
28 MOSS 31 W 
    
 Anzahl mittleres Alter Range 
 
weiblich: n= 5 28,4 +15,5 
   -14,4 
Männlich: n= 5 42,6 +18,4 
   -20,6 
insgesamt: n=10 35,5 +25,5 
   -21,5 
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5 Methode 

Die stabili sierenden Eigenschaften zweier Fixationssysteme für die lumbale 
Wirbelsäule sollten untersucht werden. Die eigens konstruierte Versuchseinrichtung 
ermöglicht grundsätzlich die Messung der versteifende Wirkung von Implantatsystemen 
auf isolierte humane Lendenwirbelsäulenpräparate unter Beaufschlagung mit ein- und 
mehrachsig einwirkenden statischen Belastungen sowie ein- und mehrachsig 
einwirkenden periodischen Wechselschwingbelastungen. Bei den untersuchten 
Implantatsystemen handelte es sich um das Universale-Spinale-Instrumentationssystem 
(USIS) nach ZIELKE und dessen Weiterentwicklung, das Modulare-Segmentale-
Spinale-Instrumentationssystem (MOSS) nach HARMS. Die Belastungstests wurden an 
muskelisolierten, bandintakten menschlichen Leichenwirbelsäulenpräparaten durchge-
führt. Die Zuteilung der Präparate zu einem der beiden Implantatsysteme erfolgte im 
Losverfahren. Die Präparate wurden hinsichtlich der bedeutsam erscheinenden Faktoren 
Kalksalzgehalt und Pedikelisthmusmaß analysiert. Die Stabili sierung der bisegmentalen 
LWS-Abschnitte erfolgte, ohne dass zuvor eine Diskontinuität im Sinne eines knöcher-
nen oder ligamentären Frakturmodells geschaffen wurde [9,32,37,63, 
66,68,71,106,144,176,228,233]. Dies bedeutet, dass der stabili sierende Effekt eines 
Implantatsystems auf einen bis auf die fehlende Muskulatur intakten LWS-Abschnitt 
(LWK 2-4) untersucht wurde. Während im nichttraumatologischen klinischen Einsatz 
bei der bisegmentalen Instrumentation in der Regel die Pedikel aller drei involvierten 
Wirbelkörper mit Schrauben instrumentiert werden, wurde bei den hier durchgeführten 
Tests der mittlere, dritte Lendenwirbelkörper frei überspannt, d.h. hier erfolgte keine 
Pedikelschraubenimplantation. Dies bedeutete eine höhere Anforderung an das 
Implantatsystem und ist beim Vergleich mit der klinischen Anwendung zu berücksichti-
gen. Um Informationen über die Verankerungsfestigkeit von Pedikelschrauben zu 
gewinnen, wurden entsprechende Auszugskräfte an LWS-Präparaten ermittelt. Hierzu 
fanden zuvor unversehrt gebliebene dritte Lendenwirbel von insgesamt 21 LWS-
Präparaten Verwendung. 

5.1 Präparation 

Die Wirbelsäulen wurden von Th1 bis einschließlich Sakrum im Anschluß an die 
Sektion entnommen, im Vakuumverfahren luftdicht in Folienbeutel eingeschweißt und 
bei –20° Celsius gelagert. Einen Tag vor der Versuchsdurchführung wurden die 
Präparate bei Raumtemperatur aufgetaut. Bei der anschließenden Präparation wurden 
Muskulatur, Fett- und Bindegewebe entfernt; die ligamentären Strukturen blieben 
vollständig erhalten. Die nativradiologische Untersuchung erfolgte im seitlichen und 
anterioposterioren Strahlengang (siehe 5.2). Bei den geeigneten Präparaten wurden dann 
die Bandscheiben L1-L2 und L4-L5 und die entsprechenden Band- und Gelenkkapsel-
strukturen durchtrennt. Die Präparation der oberen Hälfte von LWK 2 und der unteren 
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Hälfte von LWK 4 umfasste die Entfernung sämtlicher Weichteilstrukturen ein-
schließlich der knorpeligen kranialen Deckplatte von LWK 2 und der knorpeligen 
kaudalen Deckplatte von LWK 4 sowie der Gelenkknorpel der Processus articulares 
superiores von LWK 2 und der Processus articulares inferiores von LWK 4. Die auf 
diese Weise freigelegten knöchernen Oberflächen der Wirbelkörper und der Ge-
lenkfortsätze bieten gute Voraussetzungen für eine kraftschlüssige Einbettung in 
PMMA (siehe 5.5). Kritisch anzumerken ist der Umstand, dass im Falle eines 
Eindringens des PMMA in die Knochenstruktur die Verankerungsfestigkeit der Pedikel-
schrauben beeinflusst werden kann [191]. Bild 16 zeigt ein entsprechend vorbereitetes 
Präparat. 

5.2 Röntgenuntersuchung 

Von allen zur Verfügung stehenden Präparaten wurden nach Durchführung der ersten 
Präparationsschritte (siehe 5.1) im sagittalen und frontalen Strahlengang Röntgen-
aufnahmen angefertigt. So konnte ein Überblick über die knöcherne Struktur jedes ein-
zelnen Präparates gewonnen werden. Präparate mit deutlichen Zeichen einer ein-
geschränkten Knochenqualität wurden von den Belastungstests ausgeschlossen. Von 
insgesamt 29 Präparaten wurden 7 wegen radiologisch schlechter Knochenstruktur von 
weiteren Tests ausgeschlossen. Ausschlusskriterien waren typische nativradiologische 
Hinweise auf Osteoporose. 

5.3 Kalksalzdichtebestimmung mittels DPA (BMD-Messung) 

Da die Kalksalzgehaltermittlung von Knochen durch Bestimmung des Aschengewichtes 
mit der Zerstörung des Knochens verbunden ist, sollte eine zerstörungsfreie Methode 
zur Anwendung kommen. Grundsätzlich bieten sich dann die folgenden Methoden an: 
Die Radiogrammetrie, die Photodensitometrie, die Single Photonen Absorptiometrie 
(SPA), die Duale Photonen Absorptiometrie (DPA), die Dual Energy Radiography, und 
die quantitative Computertomographie [69,182]. Die Duale Photonen Absorptiometrie 
stand als kostengünstige und zerstörungsfreie Methode zur Verfügung und wurde für 
alle LWS-Präparate zur Bestimmung des Kalksalzgehaltes eingesetzt. Mit Hilfe der 
DPA läßt sich der Knochenmineralgehalt in Gramm (Bone Mineral Content = BMC) 
bestimmen. Unter Berücksichtigung der abgetasteten Fläche kann auch die sogenannte 
Knochenmineraldichte (Bone Mineral Density = BMD) berechnet werden. Die 
Bestimmung der BMD liefert eine ortsabhängige Größe mit der Dimension g/cm², die 
als Massenbelegung zu verstehen ist. Es handelt sich hierbei nicht um die Dichte im 
physikalischen Sinne mit der Dimension g/cm³. 

GOTFREDSEN und Mitarbeiter geben für die densitometrische Ermittlung von BMC 
und BMD an isolierten Lendenwirbelsäulenpräparaten einen Richtigkeitsfehler von 5 
bis 10% gegenüber der Bestimmung des Aschengewichtes an [79]. Die an den 
Versuchspräparaten ermittelten BMD-Werte sind also untereinander, nicht aber direkt 
mit in vivo gemessenen BMD-Werten vergleichbar. 
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Für die Messungen stand ein Lunar-DPX Gerät (Bild 17) zur Verfügung, bei dem als 
Strahlenquelle eine Röntgenröhre eingesetzt wird [137]. Bei diesem Verfahren werden 
über ein Filter- und Kollimationssystem Photonenenergien von 40 und 70 keV 
generiert. Die das Untersuchungsobjekt durchdringende Gammastrahlung beider 
Energieniveaus wird durch einen Scintill ationsdetektor registriert. Die Messdaten wer-
den in digitalisierter Form in ein Rechnersystem eingespeist. Die Strahlung erfährt auf 
ihrem Weg vom Filter- und Kollimationssystem zur Detektoreinheit durch das Unter-
suchungsobjekt eine exponentielle Abschwächung, die um so größer ist, je höher der 
Kalksalzgehalt des Untersuchungsobjektes ist. Die computergestützte Auswertung der 
Messdaten erlaubt daher die Berechnung des Knochenmineralgehalts für jeden gescann-
ten Bezirk. Das Prinzip der DPA sowie Präzision, Spezifität und Empfindlichkeit der 
Methode sind an anderen Stellen im Detail dargestellt [55,79,121,137,121,137, 
151,189,204,220,265]. 

Zur Densitometrie wurden die Präparate in einer in einem Wassertank befestigten Röhre 
ausgerichtet. Der mit Wasser gefüllte Tank simuliert dabei den für die Messung not-
wendigen Weichteilmantel (Bild 17). Insgesamt wurden 22 LWS-Präparate (LWK 2-4) 
densitometrisch untersucht. Dabei wurden BMC-Werte für die Regionen L1 bis L3 und 
die frontale Fläche der jeweili gen Regionen ermittelt. Aus den Daten lassen sich die 
BMD-Werte für LWK 2, 3 und 4 sowie ein Mittelwert für die gesamte L2-4 Region 
berechnen [137]. 

5.4 Pedikeli sthmusmaße 

Insbesondere bei der Wahl des Pedikelschraubendurchmessers ist der frontale Quer-
schnitt des Pedikels am Isthmus von besonderem Interesse, da seine Geometrie den 
maximal möglichen Schraubendurchmesser limitiert. Die Ermittlung des craniocaudalen 
und mediolateralen Pedikeldurchmessers erfolgte am Pedikelisthmus mit Hilfe einer 
Schieblehre. Die Messungen wurden im Anschluß an die Präparation an von allen 
Weichteilen befreiten Pedikeln durchgeführt. An der Stelle des geringsten frontalen 
Querschnitts (Pedikelisthmus) wurden als craniocaudaler Durchmesser die Pedikel-
isthmushöhe und als mediolateraler Durchmesser die Pedikelisthmusbreite erfaßt. 
Insgesamt wurden so an 22 LWS-Präparaten auf den drei Etagen L1, L2 und L3 jeweils 
der rechte und linke Pedikel an seinem Isthmus auf sein frontales Höhen- und 
Breitenmaß hin vermessen. 
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Bild 17: BMD-Messung mit LUNAR DPX 

 

Bild 18: Auszugskraftermittlung mit Materialprüfmaschine ZWICK 1445 

 

Bild 19: Zur Auszugskraftermittlung an LWK 3 verwendete SPAX-Schraube 
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5.5 Ermitt lung axialer Pedikelschraubenauszugskräfte 

Mit der in Bild 18 dargestellten Materialprüfmaschine ZWICK Typ 1445 wurden an 
rechten und linken Pedikeln von insgesamt 21 intakten, bisher uninstrumentiert 
gebliebenen humanen dritten Lendenwirbelkörpern die axialen Schraubenauszugskräfte 
ermittelt. Die Lendenwirbelkörper wurden Präparaten entnommen, die zuvor bei den 
Belastungstests Verwendung fanden und von denen auch die BMD-Werte und 
Pedikelisthmusmaße bekannt waren. Als Pedikelschraube wurde eine aus der 
Befestigungstechnik bekannte, handelsübliche Schraube eingesetzt (SPAX) (Bild 19). 
Ihre Gometrie weicht nur geringfügig von der der USIS- und MOSS-Schrauben ab. Aus 
Bild 20 sind die geringen Formunterschiede zwischen der SPAX-Schraube und den 
Implantatschrauben vom Typ USIS und MOSS ersichtlich. Sie scheinen für die 
vorliegende Untersuchung vernachlässigbar. An den auf Höhe der Bandscheiben vom 
L2-L4 Präparat getrennten und damit von allen Seiten frei zugänglichen 
Lendenwirbelkörpern wurden die Schrauben einheitlich bis zu einer Insertionstiefe von 
45 mm platziert. Die Schraubenmontage erfolgte analog zu 5.7.1. Es ist anzumerken, 
dass die von STEFFEE [239] empfohlene Methode der Pedikelpräparation mit einer 
Sonde nach den Untersuchungen von GEORGE [72] keine signifikanten Unterschiede 
hinsichtlich der Schraubenauszugskraft ergibt. Schließlich wurde eine Sichtkontrolle der 
Pedikel vorgenommen, um etwaige Zerstörungen am Präparat festzustellen. Um eine 
streng axiale Krafteinleitung zu gewährleisten, wurde dann mit PMMA um den aus der 
dorsalen Wirbelkörperkontur herausragenden Schraubenschaft ein Abstützkragen mit 
senkrecht zur Schraubenachse liegender Oberfläche modelli ert. Eine zuvor über den 
Schraubenschaft geschobene Kunststoffhülse wurde nach Aushärtung des PMMA 
wieder entfernt. Auf diese Weise konnte ein Kontakt zwischen PMMA-Abstützkragen 
und Schraubenschaft sicher ausgeschlossen werden. Die Verbindung des 
Pedikelschraubenkopfes mit der Lastmeßdose der Prüfeinrichtung erfolgte über eine 
kugelgelenkig gelagerte Aufnahmevorrichtung. Die Abstützung des Präparates 
gegenüber dem Lastrahmen wurde über den erwähnten PMMA-Kragen und eine Di-
stanzhülse aus Stahl gewährleistet. Bild 21 zeigt den Versuchsaufbau. Die 
Vorschubgeschwindigkeit der Traverse (Lastrahmen) betrug 20 mm/min. Ein an die 
Materialprüfmaschine angeschlossener XY-Schreiber zeichnete den Versuchsablauf in 
Form eines Kraft-Weg-Diagrammes auf, aus dem die Ausreißkraft abgelesen werden 
konnte. Als Ausreißkraft wurde die maximal im Ausreißversuch erreichte Kraft 
definiert [232]. Vor der Versuchsdurchführung erfolgte eine Eichung der 
Prüfeinrichtung. BMD und Pedikelisthmusweite wurden für die hier verwendeten 
Präparate nach der gleichen Methode wie in 5.3 und 5.4 angegeben ermittelt. 
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5.6 Präparatbefestigung in der Versuchseinri chtung 

Die Befestigung der Präparate in der Versuchseinrichtung muß rotations- und kipp-
sicher erfolgen um eine zuverlässige Momenteinleitung in das stabili sierte LWS-
Präparat zu gewährleisten. Zu diesem Zweck besitzt die Versuchseinrichtung zwei 
speziell konstruierte Eingußadapter, als Eingußmasse findet Polymethylmetacrylat 
(PMMA)[1] Verwendung. Nach dem Aushärten des PMMA ist das Präparat 
belastungsstabil mit dem Adapter verbunden, gleichzeitig ist diese Verbindung jedoch 
nach Durchführung der Belastungstests leicht lösbar. 

Die aus Aluminium gedrehten Adapter besitzen zur Versucheinrichtung hin ein 
zylindrisches Ende mit dem sie in die entsprechenden Aufnahmehülsen des 
Hebelsystems eingesetzt werden. Nach Ausrichtung in der Rotationsachse wird durch 
eine Klemmschraube eine feste Verbindung mit der Versuchseinrichtung erreicht. 

Präparateseitig besitzen die Adapter einen aus zwei Halbringen bestehenden Kragen. 
Diese Halbringe sind über jeweils drei Verschraubungen mit der ansonsten planen 
Adapteroberfläche lösbar verbunden. Der innenseitige Rand der Halbringe ist nach 
außen abfallend gefast. Des weiteren besitzen die Adapter präparatseitig eine zentrale 
Bohrung zur Aufnahme des Präparatzentrierstiftes sowie zwei größere exzentrische 
Bohrungen. In diese fließt beim Einguss der Präparate das PMMA und bietet nach 
Aushärtung durch Ausbildung zweier Zapfen eine zusätzliche Rotationssicherung des 
Präparates im Adapter. 

Zur Befestigung eines Präparates in der Belastungseinrichtung wurde jeweils im 
Zentrum der kranialen Deckplatte des zweiten Lendenwirbelkörpers und der kaudalen 
Deckplatte des vierten Lendenwirbelkörpers senkrecht zur Deckplattenoberfläche je ein 
10 mm langer Metallstift ca. 5mm tief eingebohrt. Mit Hilfe dieser Zentrierdorne konnte 
das Präparat dann in die mit den Adaptern bestückte Eingusshilfsvorrichtung eingesetzt 
werden. 

Anschließend wurden in einer Höhe entsprechend etwa einem Drittel einer Wirbel-
körperhöhe Eingusskrägen aus Plastili n modelli ert. Hierbei wurde sorgfältig darauf 
geachtet, dass dorsal die Eintrittzonen für die Pedikelschrauben und die Pedikel-
schrauben selbst ausreichend weit frei blieben. Die gründlich von allen Weichteilresten 
und Knorpelgewebe befreiten jeweili gen proximalen (LWK 2) und distalen (LWK 4) 
Wirbelkörperdrittel einschließlich der Processus articulares boten durch ihre 
Oberflächenform gute Möglichkeiten zur sicheren Einbettung in PMMA. Das PMMA 
wurde direkt nach dem Anmischen in flüssigem Zustand vergossen. Die ausgehärtete 
PMMA-Masse bildete infolge der Gestaltung der inneren Oberfläche der Adapter mit 
ihren exzentrischen Bohrungen und dem angefasten Innenrand der Auflageringe einen 
Eingusskörper, der durch seinen schrägen Außenrand und zwei Zapfen kipp- und 
rotationssicher mit dem Adapter verbunden ist. 

Nach Aushärtung der Eingußmasse wurde die Plastili nmasse entfernt und die Präparate 
konnten über die Adapter in die Aufnahmehülsen der Versuchseinrichtung eingesetzt 
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und nach Ausrichtung der Rotationsachse mittels Klemmschraube befestigt werden. 
Bild 22 zeigt ein zum Einguss vorbereitetes Präparat in der Eingusshilfsvorrichtung. Die 
Wirbelkörper L2 und L4 sind mit Hilfe der Zentrierdorne in den Adaptern ausgerichtet. 

 

1 (Polymethylmethacrylat (PMMA), Technovit, Kulzer AG) 

 

 

 

 

Bild 20: USIS- und MOSS-Pedikelschrauben, SPAX-Testschraube 
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Bild 21: Versuchsaufbau zur Schraubenauszugskraftermittlung 

 

 

Bild 22: LWS-Präparat mit Eingussadapter 
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5.7 Fixateursystemimplantation 

5.7.1 Pedikelschraubenmontage 

Die Montage der Pedikelschrauben erfolgte am freili egenden Präparat vor der PMMA-
Einbettung. Während der einzelnen Arbeitsgänge wurden die Präparate von einer 
Hilfsperson fixiert. Zunächst wurden die Insertionsstellen in Anlehnung an die 
Empfehlungen der Arbeitsgemeinschaft für Osteosynthesefragen [164] und an das von 
ROY-CAMILLE [209] vorgeschlagene Procedere bestimmt: Die Eintrittspunkte für die 
Pedikelschrauben liegen im Schnittpunkt zweier Linien, einer vertikalen Linie 
tangential zur lateralen Begrenzung des Processus articularis superior, und einer zweiten 
horizontalen Linie, welche durch die Mitte des Processus costalis verläuft. Vom 
Schnittpunkt beider Linien ausgehend wurden die Pedikel dann mit einem 3,2 mm star-
ken Bohrer in Richtung ihrer Längsachse ca. 45 mm tief aufgebohrt. Bild 16 zeigt die 
Dorsalansicht eines Präparates mit den Schraubeneintrittstellen. Nach dem 
Gewindeschnitt wurden die Pedikelschrauben eingedreht. Entsprechend der Konvergenz 
der Pedikellängsachsen in der Horizontalebene wurden Bohrrichtung und 
Einschraubrichtung in der Horizontalebene ebenfalls nach median hin konvergierend 
ausgerichtet. Bei allen Schrauben wurde ein Winkel von mindestens 10° erreicht. Es ist 
anzumerken, dass gegenüber der klinischen Situation der Pedikelachsenverlauf am 
freili egenden und von sämtlichen Weichteilstrukturen befreiten Präparat weitaus besser 
erfaßt werden kann, so dass eine optimale orientierte Pedikelschraubenmontage relativ 
einfach zu bewerkstelli gen ist. 

5.7.2 Lagekontrolle 

Nach dem Eindrehen der Schrauben wurden die Pedikeloberflächen zunächst visuell auf 
Zeichen einer Zerstörung überprüft. Defekte oder aus der knöchernen Oberfläche 
herausragende Pedikelschraubenanteile wurden nicht festgestellt. 

Vor dem Herstellen der Verbindung zwischen Präparat und Adaptern mittels PMMA-
Einguss wurde der korrekte Sitz der Pedikelschrauben zusätzlich durch Röntgen-
aufnahmen im sagittalen und frontalen Strahlengang kontrolli ert. Für alle bei den 
Dauerbelastungstests verwendeten Präparate bestätigte sich ein korrekter Schraubensitz. 

Hierzu ist anzumerken, dass die Montage der Pedikelschrauben unter klinischen 
Bedingungen (intraoperativ) eine besondere Herausforderung für den Operateur 
darstellt und bei großen Fallzahlen selten in 100% der Fälle korrekt erfolgt 
[4,16,17,28,33,60,62,73,104,126,200,209,222,223,232,237,245,257,263,273,277]. 

ROY-CAMILLE [209] gibt z.B. eine Erfolgsquote von etwa 90% an, d.h. bis zu 10% 
der Pedikelschrauben liegen nicht vollständig innerhalb des Pedikels, sondern teilweise 
lateral oder medial davon. 

GERTZBEIN und SKINNER untersuchten durch postoperative CT-Kontrollen die Posi-
tion von 167 implantierten Schrauben [73,232]. Davon waren 4% lateral des Pedikels 
gelegen, 6% der Schrauben lagen 2-4 mm innerhalb des Spinalkanals. 
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WEINSTEIN et al. fanden bei 128 an Leichenpräparaten unter C-Armkontrolle 
implantierten Pedikelschrauben in 21% der Fälle eine Perforation des Pedikelkortex 
[257]. 

Von JEROSCH et al. durchgeführte postoperative Untersuchungen zur Lagekontrolle 
von Pedikelschrauben nach instrumentierter dorsaler Fusion der Lendenwirbelsäule 
ergaben eine Fehlplatzierungsrate von bis zu 40% [104]. 

In jüngster Zeit wurden diverse Anstrengungen unternommen, die intraoperative 
Pedikelschraubenmontage zu optimieren, z.B. unter Zuhilfenahme von sogenannten 
Navigationssystemen. Hierdurch wird eine Reduzierung der Fehlplatzierungsrate 
angestrebt [4,10,11,20,46,74,107,128,166,190,197,223]. 

Gegenüber der intraoperativen Pedikelschraubenmontage unter klinischen Bedingungen 
ist die in vitro-Montage am isolierten und frei im Raum beweglichen LWS-Präparat 
jedoch erheblich besser kontrolli erbar. Die hier in 100% der Fälle korrekt durchgeführte 
Pedikelschraubenmontage ist in der guten Zugänglichkeit des Pedikels am isolierten 
und gänzlich von Weichteilstrukturen befreiten Präparat begründet. 

5.7.3 Gewindestabmontage 

Die Montage der Gewindestäbe erfolgte nach Durchführung der statischen Tests ( siehe 
5.8.1) an den nicht stabili sierten Präparaten in Neutralstellung, d.h. ohne Kompression 
oder Distraktion bei 0 Grad Flexion respektive Extension und 0 Grad Rotation. Die 
natürliche Lendenlordose der Präparate wurde nicht korrigiert. Die Präparate waren 
während der Montage über die entsprechenden Adapter mit der Belastungseinrichtung 
verbunden. Die korrekte Winkelstellung von LWK 2 gegenüber LWK 4 in der 
Prüfeinrichtung konnte durch fortlaufende Messung der entsprechenden Winkel 
während der Montage gewährleistet werden. 

5.8 Testdesign 

5.8.1 statische Belastung der Nativpräparate 

Alle LWS-Präparate wurden zunächst ohne fixierende Instrumentation bei konstanter 
axialer Kompressionslast von -196 N einem statischen Belastungstest unterworfen, 
indem sie nacheinander in Flexions-, Extensions-, Rechts- und Linksrotationsrichtung 
jeweils dreimal stufenweise aufsteigend mit 0, 4, 8 und 12 Nm belastet wurden. 
Zwischen den einzelnen Belastungsserien in Flexions-, Extensions-, Rechts- und 
Linksrotationsrichtung wurde bei ausschließlich wirkender Kompressionslast wie oben 
angegeben das Meßsystem auf 0 Winkelgrad justiert (Nullabgleich). Die 
Winkelmesswerte wurden jeweils nach einer Momenteinwirkung von 3 Minuten Dauer 
registriert um das sogenannte Creeping-Phänomen [116,183,185] zu standardisieren. 
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5.8.2 statische Belastung stabili sierter Präparate 

Im Anschluß an die Montage der Gewindestäbe (5.6.3) wurden die stabili sierten 
Präparate erneut wie in 5.7.1 dargestellt dem statischen Belastungstest unterworfen, um 
den Effekt der Implantate (Primärsteifigkeit) beurteilen zu können. 

5.8.3 mehrachsige einstufig periodische Wechselschwingbeanspruchung 

Durch die anschließend durchgeführten mehrachsig einstufig periodischen 
Wechselschwingbeanspruchungen sollte die stabili sierten LWS-Präparate eine 
realitätsnähere Belastung erfahren, als sie durch rein statische Belastungsformen 
gegeben ist. 

Der durchgeführte Belastungsversuch bestand in der regelmäßig aufeinanderfolgenden 
Momenteinleitung in Flexions-, Extensions-, Linksrotations- und Rechtsrotationsricht-
ung in einer Höhe von jeweils 8 Nm bei gleichzeitig permanent einwirkender axialer 
Kompressionsbelastung von -196 N. Innerhalb eines Belastungszyklus betrug die Dauer 
der Rotationsbelastung nach links und rechts je 1 sec. Die Flexions- und 
Extensionsbelastung erfolgte für je 1,2 sec. Zwischen den jeweili gen 
Momenteinleitungen lag jeweils ein belastungsfreies Zeitintervall. Die Dauer eines 
Belastungszyklus betrug insgesamt 7,7 sec. Bei einer Lastwechselzahl von 80000 folgt 
daraus eine Gesamtversuchsdauer von 42,7 Stunden. 

5.8.4 statische Belastung stabili sierter Präparate nach Wechselbeanspruchung 

Die stabili sierten Präparate wurden nach den Wechselschwingversuchen abschließend 
mit 8 Nm Belastung statisch getestet, um einen Vergleich mit den Nativsteifigkeiten 
und den Primärsteifigkeiten zu ermöglichen 

5.9 Messwertaufnahme, -speicherung und -auswertung 

Die Meßsignale wurden nach Verstärkung durch entsprechende Messverstärker und 
Digitalisierung durch einen 16 Kanal 12 bit Analog-Digital-Wandler [1] in ein PC-

gestütztes Messdatenerfassungs- und Messdatenverarbeitungssystem [2],[3] eingelesen 
und im Massenspeicher des PC abgelegt. Während des Versuchs kamen die Meßdaten 
auf dem Monitor simultan zur Darstellung. Zum Zwecke der Datenreduktion erfolgte 
die Messdatenerfassung intermittierend, d. h. es wurde in 15-minütigen Intervallen für 
jeweils 20 Sekunden gemessen. Bei jeder Messung wurden so 2 vollständige 
Belastungszyklen erfaßt. Die Auswertung der Meßdaten erfolgte im Anschluß an den 
Versuch. Bild 23 zeigt beispielhaft die Ergebnisse einer Zwischenmessung in Form 
eines Messzyklus. Auf der X-Achse ist die Zeit in Sekunden aufgetragen, auf der Y-
Achse die gemessenen Rotations-, Flexions- und Extensionswinkeländerungen in Grad. 
Die unterbrochene Kurve gibt die Änderungen der Rotationswinkel unter Be- und 
Entlastung wieder, die durchgezogene Kurve zeigt die Änderungen des Flexions-/ Ex-
tensionswinkels unter Be- und Entlastung. Die Zählung der absolvierten Belastungs-
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zyklen erfolgte über das in die Programmsteuerung integrierte elektromechanische 
Zählwerk. 

1 (Analogeingabeplatine PCI-20089W-1 Burr-Brown, Filderstadt) 

2 (Phili ps P 3302, Phili ps, Hamburg) 

3 (Labtech Notebook, Burr-Brown, Filderstadt) 

 

 

 

 

 

Bild 23: Messdatenerfassung während eines Belastungszyklus 
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6 Ergebnisse 

6.1 Kalksalzdichtebestimmung (Densitometr ie) 

Die per DPA ermittelten BMD-Werte für L2, L3, L4 einschließlich der gemittelten 
Werte für die Region L2-4 sowie der an den Präparaten eingesetzte Implantattyp, Alter, 
Geschlecht, und die errechneten statistischen Daten Mittelwert, Maximalwert, 
Minimalwert, Varianz, Standardabweichung und die Daten der Regressionsanalyse zur 
Berechnung der Korrelation Alter-BMD sind in Tabelle 6.1 jeweils für das 
Gesamtkollektiv der 22 untersuchten Präparate sowie für die männlichen und 
weiblichen Präparate zusammengefaßt. Es ist zu beachten, dass mit der DPA der Fehler 
in der BMD-Ermittlung an einem einzelnen Wirbelkörper höher ist als an der gesamten 
Region L2-4. Über die Versuchergebnisse mit den Implantaten SOCON (SOCON-
Fixateur interne) und ROYCAM (Plattenfixateur nach ROY CAMILLE) hat HONL an 
anderer Stelle bereits berichtet [97]. 

Der für die Region L2-4 ermittelte BMD-Wert aller Präparate beträgt im Mittel 1,053 
g/cm², mit einem Maximalwert von 1,318 g/cm² und einem Minimalwert von 0,687 
g/cm². Bei den weiblichen Präparaten liegt der BMD-Mittelwert bei 1,047 g/cm² mit 
einem Maximum von 1,258 g/cm² und einem Minimum von 0,813 g/cm². Für die 
männlichen Präparate ergibt sich ein BMD-Mittelwert von 1,056 g/cm² mit einem 
Maximum von 1,318 g/cm² und einem Minimum von 0,687 g/cm². 

Die Präparate entstammten Verstorbenen deren erreichtes Lebensalter im Durchschnitt 
35,5 Jahre beträgt, mit einem Maximalwert von 61 und einem Minimalwert von 14 
Jahren. Das durchschnittliche Alter der 8 weiblichen Verstorbenen beträgt 26 Jahre mit 
einem Maximalwert von 44 und einem Minimalwert von 14 Jahren. Bei den 14 
männlichen Verstorbenen beträgt das Durchschnittsalter 40,9 Jahre mit einem 
Maximalwert von 61 und einem Minimalwert von 16 Jahren. 

6.2 Pedikeli sthmusmaße 

An insgesamt 22 LWS Präparaten wurden das frontale Höhen- und Breitenmaß am 
Isthmus des rechten und linken Pedikels von LKW 2, 3 und 4 ermittelt. Die 
entsprechenden Daten und ihre statistische Auswertung sind in Tabelle 6.2 dargestellt. 
Die etagenabhängigen Mittelwerte für Pedikelbreite, -höhe und Höhenbreitendifferenz 
sowie die durchschnittlichen Seitendifferenzen zeigt Tabelle 6.3. Folgende Aussagen 
können getroffen werden: Im Durchschnitt sind auf allen 3 untersuchten Etagen die 
Pedikel am Isthmus höher als breit. Die gemessenen Werte für rechte und linke Pedikel 
differieren nicht wesentlich. Die durchschnittlichen Höhenmaße nehmen von L2 (15,3 
mm) nach L3 (16,9 mm) geringfügig zu und fallen nach L4 hin wieder ab (15,7 mm). 
Die durchschnittlichen Breitenmaße nehmen demgegenüber von L2 (8,8 mm) über L3 
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(11,6 mm) nach L4 (12,0 mm) stetig zu, wobei die Zunahme der Breite von L3 nach L4 
gering ist. Im Durchschnitt  sind die Pedikelisthmen auf der Etage L4 am breitesten, auf 
der Etage L3 am höchsten. Demnach nimmt die Fläche des Pedikelquerschnitts 
insgesamt von L2 nach L4 hin zu, wobei aufgrund der Abnahme der durchschnittlichen 
Höhenbreitendifferenz am Pedikelisthmus von 6,5 mm bei LWK 2 auf 5,2 mm bei 
LWK 3 und 3,7 mm bei LWK 4 geschlossen werden kann, dass die auf der Etage L2 in 
der Regel craniocaudal orientiert oval geformten Pedikelquerschnitte nach L4 hin sich 
einer Kreisform annähern. Bei den Präparaten 4,12 und 16 sind auf der Etage L4 die 
Höhenmaße sogar niedriger als die Breitenmaße, hier sind die Pedikelquerschnitte am 
Isthmus tendenziell mediolateral orientiert oval geformt [12][184]. Bild 24 zeigt die 
Pedikelisthmusquerschnitte von LWK 2 und 4 eines Präparates. 

6.3 axiale Pedikelschraubenauszugskraft  

Die Schraubenauszugskräfte wurden an rechten und linken Pedikeln von 21 
Lendenwirbelkörpern der Etage LWK 3 ermittelt. Die Sichtkontrolle nach 
Schraubenplatzierung ergab keinen Hinweis auf Fehlplatzierungen oder 
Pedikelzerstörungen. Bei dem Präparat mit dem kleinsten Pedikelisthmusbreitenmaß 
von 4,5 mm konnte ein Durchschneiden der Gewindeflanken durch die Kortikalis ohne 
Ausbrechen von Kortikalisanteilen gesehen werden. Von allen Wirbelkörpern waren 
auch die Pedikelhöhen und -breiten am Isthmus sowie die BMD-Werte bestimmt 
worden. 

Tabelle 6.4 zeigt die ermittelten Auszugskräfte zusammen mit den zugehörigen BMD-
Werten und Pedikelmaßen. Die insgesamt 42 ermittelten Auszugskraftwerte betragen 
im Mittel 1591,3 N, mit einem Minimum von 200,0 N und einem Maximum von 2350,0 
N. Die Standardabweichung beträgt 568,8 N. Die an einem Wirbelkörper für rechten 
und linken Pedikel ermittelten Auszugskräfte differieren durchschnittlich um 307,8 N, 
die kleinste Auszugskraftdifferenz beträgt 28 N, die größte 1276 N, die 
Standardabweichung 273,8 N. 

Als BMD-Wert für die LWK 3 wurde der für das entsprechende Präparat L2-4 ermittel-
te BMD-Wert angenommen (5.3), da für die Region L2-4 von einem kleineren Fehler in 
der BMD-Bestimmung als für den isolierten LKW 3 auszugehen ist. Für alle 21 Prä-
parate beträgt der mittlere BMD-Wert 1,070 g/cm² (Standardabweichung 0,156), der 
maximale BMD-Wert liegt bei 1,318 g/cm², der minimale BMD-Wert bei 0,753 g/cm². 

Die durchschnittliche Pedikelisthmusbreite betrug bei den 42 untersuchten Pedikeln 
11,7 mm (maximaler Wert 17 mm, minimaler Wert 4,5 mm), die durchschnittliche Pe-
dikelisthmushöhe 16,9 mm (maximaler Wert 17 mm, minimaler Wert 4,5 mm). Bei 
allen LWK 3-Pedikeln unterschritt das Breitenmaß das Höhenmaß, so dass hier das 
Breitenmaß am Pedikelisthmus dem kleinsten Pedikelisthmusquerschnitt gleichzusetzen 
ist. 
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Tabelle 6.1:  Analyse der BMD Messungen an 22 LWS Präparaten  
 
Präparat- Implantat- Alter Ge- BMD in [g/cm²]  
Nummer system  schlecht LWK2 LWK3 LWK4 LWK2-4 
5  18 W 1,166 1,193 1,206 1,191 
7 USIS 23 W 1,157 1,047 1,107 1,089 
8  24 W 1,184 1,182 1,281 1,258 
9 USIS 44 W 0,839 0,952 0,991 0,945 
12 MOSS 14 W 0,783 0,83 0,813 0,813 
18  24 W 1,187 1,166 1,166 1,174 
25 MOSS 30 W 0,893 0,899 0,874 0,889 
28 MOSS 31 W 0,888 1,061 1,06 1,015 
2 MOSS 55 M 0,606 0,675 0,778 0,687 
3 USIS 49 M 1,106 1,095 0,897 1,04 
4 USIS 22 M 1,079 1,062 0,921 1,02 
6  49 M 0,755 0,738 0,781 0,753 
11  49 M 1,073 1,055 1,004 1,048 
13 MOSS 36 M 1,296 1,335 1,312 1,318 
14 MOSS 45 M 1,057 1,086 1,04 1,064 
16  16 M 1,284 1,21 1,246 1,246 
22  61 M 1,294 1,282 1,192 1,256 
24 USIS 61 M 1,134 1,182 1,067 1,129 
26  28 M 1,122 1,133 1,144 1,132 
27  27 M 0,878 0,862 0,93 0,889 
29  35 M 1,315 1,28 1,222 1,276 
20  40 M 0,771 1,005 0,976 0,926 
        
Statistik Mittelw. 35,5 weibl. 1,039 1,060 1,046 1,053 
Gesamt Max. 61 n=8 1,315 1,335 1,312 1,318 
n=22 Min. 14  0,606 0,675 0,778 0,687 
 Var. 197,341 männl. 0,040 0,029 0,025 0,030 
 Stdabw. 14,048 n=14 0,200 0,171 0,159 0,172 
 Mittelw. 26,000  1,012 1,041 1,062 1,047 
 Max. 44,000  1,187 1,193 1,281 1,258 
 Min. 14,000  0,783 0,830 0,813 0,813 
 Var. 73,750  0,027 0,016 0,023 0,022 
 Stdabw. 8,588  0,165 0,128 0,152 0,148 
 Mittelw. 40,929  1,055 1,071 1,036 1,056 
 Max. 61,000  1,315 1,335 1,312 1,318 
 Min. 16,000  0,606 0,675 0,778 0,687 
 Var. 186,923  0,047 0,036 0,027 0,034 
 Stdabw. 13,672  0,216 0,191 0,163 0,185 
      
Regressionsanalyse Alter–BMD LWK2-4  Gesamt weibl. männl.   
Konstante 1,123 1,125 1,173   
Standardabweichung  Y 0,178 0,168 0,195   
R zum Quadrat 0,026 0,031 0,195   
Zahl der Messwerte  22 8 14   
Freiheitsgrade 20 6 12   
X-Koeff izienten -0,002 -0,003 -0,003   
Standardabweichung des Koeffiz ienten 0,003 0,007 0,004   
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Tabelle 6.3:  Pedikelmaße an LWK 2, 3 und 4 
      
    LWK 2 LWK 3 LWK 4 
Breite   Mittelwert 8,8 11,6 12,0 
in [mm]  max 14,4 17,0 17,2 
  min 5,0 4,5 9,0 
  var 5,27 7,61 5,74 
   stdabw 2,30 2,76 2,40 
Höhe    Mittelwert 15,3 16,9 15,7 
in [mm]   max 21,0 21,0 22,0 
  min 14,0 7,5 13,0 
  var 2,62 9,17 2,78 
  stdabw 1,62 3,03 1,67 
Höhen-  Mittelwert 6,5 5,3 3,7 
breitendifferenz max 13,0 9,0 8,5 
in [mm]  min 1,0 0,0 -2,5 
  var 7,08 4,39 7,76 
  stdabw 2,66 2,10 2,79 
Seitendifferenz  Höhe 0,3 0,5 0,0 
rechts-links in [mm] Breite 0,4 0,7 0,2 

 

 

Bild 24: Pedikelquerschnitte am Isthmus von LWK 2 und LWK 4 
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6.4 Korre lation von Schraubenauszugkraft , Kalksalzdichte und Pedikelmaß 

Um Aufschluss über den Zusammenhang zwischen Auszugskraft und entsprechenden 
Pedikelisthmusmaßen zu erhalten, wurden die Korrelationen zwischen 
Pedikelisthmushöhe und -breite mit den entsprechenden BMD-Werten untersucht, 
wobei die Pedikelisthmusbreite dem kleinsten Pedikelisthmusquerschnitt entspricht. 

In Bild 25 sind die Pedikelisthmusbreiten gegen die zugehörigen Auszugskräfte 
aufgetragen, die Korrelation ist mit r = -0,18 < r40;0,05 nicht signifikant, die Gleichung 
der Regressionsgeraden lautet: Y = 2036 - 38,06 X [212]. 

In Bild 26 sind die Pedikelisthmushöhen gegen die zugehörigen Auszugskräfte 
aufgetragen, die Korrelation ist mit r = 0,032 < r40;0,05 nicht signifikant, die Gleichung 
der Regressionsgeraden lautet Y = 1474 + 6,8 X [91]. 

Ebenso wurde der Zusammenhang zwischen Auszugskraft und entsprechendem BMD-
Wert des jeweili gen Wirbelkörpers untersucht. In Bild 27 sind die den einzelnen LWK 
3 zugeordneten BMD-Werte gegen die zugehörigen Auszugskräfte aufgetragen. Der 
ermittelte empirische Korrelationskoeffizient ist r= 0,58 mit r > 0,4896 = r40;0.001. 
Damit ist die Korrelation zwischen BMD als unabhängige Variable und Auszugskraft 
als abhängige Variable signifikant mit p < 0,001. Die Gleichung der 
Regressionsgeraden lautet: Y= -700,23 +2139,12 X [212]. 

Es besteht somit ein statistisch signifikanter Zusammenhang zwischen der per DPA 
ermittelten Knochenmineralsalzdichte (BMD) eines Präparates und den an den 
zugehörigen LWK 3 - Pedikeln ermittelten Schraubenauszugskräften. 

Statistisch signifikante Zusammenhänge zwischen Pedikelisthmusmaßen und 
Schraubenauszugskräften wurden nicht gesehen. 
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Bild 25: Korrelation Pedikelbreiten versus Schraubenauszugskraft an LWK 3 

 

 

Bild 26: Korrelation Pedikelhöhen versus Schraubenauszugskraft an LWK 3 
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Bild 27: Korrelation BMD versus Schraubenauszugskraft an LWK 3 
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6.5 statische Belastung aller Nativpräparate und der USIS- und MOSS-Gruppe 

Den mehrachsig periodischen Wechselschwingversuchen gingen statische Tests voraus. 
Bei Simulation einer axialen Kompressionslast von -196 N (3.2.3 u. 5.7.1) erfolgte die 
Belastung der nativen und der instrumentierten Wirbelsäulenpräparate wie in 5.8.1 und 
5.8.2 angegeben. Zwischen den Belastungen wurde ein Nullabgleich durchgeführt. Die 
Messwerte aus den Versuchen an den 10 nativen Wirbelsäulenpräparaten und an den 
beiden Implantatgruppen MOSS und USIS wurden für die jeweili gen 
Belastungsrichtungen gemittelt. Trägt man die ermittelten Drehwinkel gegen die 
entsprechenden Drehmomente auf, so erhält man die in den Bildern 28-30 dargestellten 
Belastungs-Deformationsdiagramme. 

6.5.1 Belastung in Flexionsr ichtung 

Bei Belastung in Flexionsrichtung (Bild 28) wird bei den nicht instrumentierten 
Präparaten ein durchschnittlicher Flexionswinkel von 7,4 Grad bei 4 Nm, 8,6 Grad bei 8 
Nm und 9,5 Grad bei 12 Nm registriert. Die Flexionsdeformation nimmt also nicht 
direkt proportional zur Belastung zu, sondern ihre Zunahme verringert sich mit 
zunehmender Belastung. In der USIS-Gruppe betragen die gemittelten Drehwinkel 0,6 
Grad bei 4 Nm, 0,9 Grad bei 8 Nm und 1,6 Grad bei 12 Nm. In der MOSS-Gruppe 
betragen die gemittelten Drehwinkel 0,6 Grad bei 4 Nm, 0,9 Grad bei 8 Nm und 1,5 
Grad bei 12 Nm. Gegenüber der Nativflexionskurve verlaufen die Kurven für die 
stabili sierten LWS bei beiden Implantatgruppen nahezu identisch und deutlich flacher. 
Lediglich bei 12 Nm Flexionsbelastung differieren die gemittelten Gruppendrehwinkel 
um 0,1 Grad. Im einmaligen submaximalen statischen Belastungsversuch in 
Flexionsrichtung kann gegenüber den nicht instrumentierten Präparaten ein deutlicher 
stabili sierender Effekt für beide Implantatsysteme nachgewiesen werden. 

6.5.2 Belastung in Extensionsr ichtung 

Bei Belastung in Extensionsrichtung (Bild 29) wird bei den nativen LWS ein 
durchschnittlicher Extensionswinkel von 3,7 Grad bei 4 Nm, 5,1 Grad bei 8 Nm und 6,2 
Grad bei 12 Nm registriert. Für alle Belastungsstufen werden niedrigere Drehwinkel als 
bei der Flexionsbelastung erreicht. Bei Belastung der stabili sierten Präparate betragen 
die gemittelten Extensionsdrehwinkel in der USIS-Gruppe 1,0 Grad bei 4 Nm, 1,8 Grad 
bei 8 Nm und 2,7 Grad bei 12 Nm. In der MOSS-Gruppe betragen die gemittelten 
Extensionsdrehwinkel 0,9 Grad bei 4 Nm, 1,4 Grad bei 8 Nm und 1,8 Grad bei 12 Nm. 
Im einmaligen submaximalen statischen Belastungsversuch kann auch in 
Extensionsrichtung für beide Systeme ein deutlicher stabili sierender Effekt dargestellt 
werden. Der stabili sierende Effekt gegenüber Extensionsbelastungen ist in beiden 
Implantatgruppen etwas geringer als gegenüber Flexionsbelastungen. Für alle 
Belastungsstufen ergeben sich bei der MOSS-Gruppe geringfügig niedrigere 
Extensionsdrehwinkel, d.h. das MOSS-System scheint die WS-Präparate im Vergleich 
zum USIS-System geringfügig stärker gegenüber Extensionsbelastungen zu 
stabili sieren. 
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6.5.3 Belastung in Rotationsr ichtung 

Die Drehwinkel bei der Belastung der nativen und stabili sierten LWS in Rotations-
richtung nach rechts und links (Torsionsbelastung) wurden für die entsprechenden 
Belastungsstufen gemittelt. Es ergibt sich damit bei den nativen Präparaten ein mittlerer 
Rotationsdrehwinkel von 1,6 Grad bei 4 Nm, 2,8 Grad bei 8 Nm und 3,9 Grad bei 12 
Nm. Das Belastungs-Deformationsdiagramm in Bild 30 zeigt die im Vergleich mit den 
entsprechenden Kurvenverläufen für Flexion und Extension relativ geringere und 
gleichmäßigere Drehwinkelzunahme. Für die USIS-Gruppe ergibt sich ein gemittelter 
Rotationsdrehwinkel von 1,4 Grad bei 4 Nm, 2,3 Grad bei 8 Nm und 3,2 Grad bei 12 
Nm. Für die MOSS-Gruppe ergibt sich ein gemittelter Rotationsdrehwinkel von 1,0 
Grad bei 4 Nm, 1,9 Grad bei 8 Nm und 2,7 Grad bei 12 Nm. Die gegenüber der 
Nativrotationskurve in Bild 30 nur wenig flacher verlaufenden USIS- und MOSS-
Rotationskurven zeigen, dass die versteifende Wirkung der beiden Implantate gegen-
über der Rotationsbelastung im Vergleich zur Flexions- und Extensionsbelastung 
deutlich geringer ausfällt. Dabei scheint das MOSS-System geringfügig steifer zu sein. 

 

 

 

Bild 28: Flexionswinkel unter statischer Belastung, native und instrumentierte WS 
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Bild 29: Extensionswinkel unter statischer Belastung, native und instrumentierte WS 

 

 

 

 

Bild 30: Rotationswinkel unter statischer Belastung, native und instrumentierte WS 
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6.6 Vergleich der Implantatgruppen anhand von Steifigkeitskoeffizienten  

Die von PANJABI  angegebene Berechnung des Steifigkeitskoeffizienten k nach der 
Formel k = 1/f , hier für die nativen und stabili sierten Wirbelsäulenpräparate für 
Drehmomente von 8 Nm in Flexions-, Extensions- und Rotationsrichtung, ermöglicht 
den direkten Vergleich der Implantatgruppen [184,260]. Dabei ist der Steifigkeitskoef-
fizient k als Reziprokwert des Flexibili tätskoeffizienten f definiert. Letzterer berechnet 
sich für die Drehung um eine Achse nach der Formel f = D/F mit D = Drehwinkelände-
rung in Grad und F = Drehmoment [f= Grad/Nm] [184]. Entsprechend gilt 
[k=Nm/Grad]. Für die Rotation wurden hierzu die Werte für die Rechts- und Linksrota-
tion gemittelt. Bild 31 zeigt die für alle nativen Wirbelsäulen, die USIS- und die MOSS-
Gruppe ermittelten Steifigkeitskoeffizienten im Vergleich. 

Bei den nativen Wirbelsäulen läßt sich für die Flexion ein Steifigkeitskoeffizient von k 
= 0,93 Nm/° errechnen, für die Extension ist k = 1,58 Nm/° und für die Rotation ist k = 
2,85 Nm/°. 

In der USIS-Gruppe errechnet sich für die Flexion ein Steifigkeitskoeffizient von k = 
8,7 Nm/°, für die Extension ist k = 4,4 Nm/° und für die Rotation ist k = 3,5 Nm/°. 

In der MOSS-Gruppe ergibt sich für die Flexion ebenfalls ein Steifigkeitskoeffizient 
von k = 8,7 Nm/°, für die Extension ist k = 5,62 Nm/° und für die Rotation ist k = 4,22 
Nm/°. Die relativ geringe Flexionssteifigkeit der nativen Wirbelsäulen erhöht sich also 
bei beiden Implantatgruppen um den Faktor 9,35. Die gegenüber der Flexionssteifigkeit 
geringfügig größere Extensionssteifigkeit der nativen Wirbelsäulen erhöht sich in der 
USIS-Gruppe um den Faktor 2,8, in der MOSS-Gruppe um den Faktor 3,5. Der 
Steifigkeitskoeffizient für die Rotationsbelastung der nativen Wirbelsäulen von k = 2,8 
Nm/° kann in der USIS-Gruppe nur um den Faktor 1,2, in der MOSS-Gruppe um den 
Faktor 1,4 gesteigert werden. 

In beiden Implantatgruppen wird also eine deutliche primäre Stabili sierung des 
instrumentierten LWS-Abschnittes in Flexions- und in Extensionsrichtung erzielt. Das 
USIS-System scheint gegenüber dem MOSS-System in Extensionsrichtung geringfügig 
schwächer zu stabili sieren. Im Vergleich dazu ist die Auswirkung beider 
Implantatsysteme auf die Steifigkeit gegenüber Rotationsbelastung gering. Auch hier 
weist das USIS-System gegenüber dem MOSS-System geringfügig niedrigere 
Steifigkeitswerte auf. 
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Bild 31: Primärsteifigkeit bei 8 Nm statischer Belastung, native WS, MOSS, USIS 
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6.7 Mehrachsige, einstufig periodische Wechselschwingbeanspruchung 

6.7.1 Verhalten der Präparat-Implantat-Gruppen MOSS und USIS 

Die im dynamischen Belastungstest an den mit MOSS- und USIS-System stabili sierten 
Wirbelsäulenpräparaten ermittelten Drehwinkel wurden zunächst gruppenweise für jede 
Belastungsrichtung gemittelt und in Abhängigkeit von der jeweili gen Lastwechselzahl 
in Form von X-Y Diagrammen dargestellt. Die mittleren  Drehwinkel der nicht 
instrumentierten, nativen Wirbelsäulenpräparaten der jeweili gen Gruppen sind in den 
entsprechenden Grafiken Bild 32-35 als Parallelen zur Abszissenachse enthalten. 

Bild 32 zeigt die Änderung der Flexions- und Extensionswinkel in der MOSS-Gruppe. 
Bei einer Flexionsbelastung von 8 Nm beträgt der Flexionswinkel vor dem ersten 
Lastwechsel 0,9 Grad. Dieser Wert erhöht sich schon während der ersten 5000 
Lastwechsel auf 2,4 Grad, das sind mehr als das Doppelte des Ausgangswertes. Der 
Flexionswinkel steigt dann bis zum 35000sten Lastwechsel langsamer auf 3,4 Grad an, 
um schließlich bis zum Versuchsende nach 80000 Lastwechseln annähernd konstant zu 
bleiben. Der entsprechende Nativflexionswinkel beträgt 9,9 Grad. Ein Verlust der 
Implantatsteifigkeit gegenüber Flexionsbelastung ereignet sich also insbesondere 
während der ersten 5000 Lastwechsel, ein weiterer, geringerer Verlust ergibt sich bis 
zum 35000sten Lastwechsel. Bis zum Versuchsende bleibt der Flexionswinkel dann 
annähernd konstant. Analog zu Abschnitt 6.5 lassen sich auch bei der 
Wechselschwingbeanspruchung Vergleiche innerhalb einer Implantatgruppe und 
untereinander unter Verwendung der entsprechenden Steifigkeitskoeffizienten anstellen. 
Der Zunahme des Steifigkeitskoeffizienten von nativ 0,80 Nm/° auf 8,70 Nm/° nach 
MOSS-Implantation folgt unter Dauerschwingbelastung eine deutliche Abnahme auf 
2,35 Nm/°. Der Steifigkeitswert zum Testende von 2,35 Nm/° ist trotz 
Steifigkeitsverlust unter Wechselschwingbeanspruchung immer noch um den Faktor 2,9 
höher als der Nativsteifigkeitswert von 0,80 Nm/°. 

Der Extensionswinkel beträgt in der MOSS-Gruppe vor dem ersten Lastwechsel -1,4 
Grad, verringert sich dann während der ersten 5000 Lastwechsel auf ca. -2,6 Grad und 
erreicht bis zum 35000sten Lastwechsel einen Wert von -3,8 Grad. Dieser Wert ändert 
sich bis zum Versuchsende nicht mehr wesentlich. Der entsprechende Nativwert liegt 
bei -4,9 Grad. Auch bei Extensionsbelastung erfolgt der größte Steifigkeitsverlust also 
innerhalb der ersten 5000 Lastwechsel, ein geringerer Verlust erfolgt bis zum 35000sten 
Lastwechsel. Bis zum Testende bleibt der Extensionswinkel dann annähernd konstant. 
Der Zunahme des Steifigkeitskoeffizienten von nativ 1,63 Nm/° auf 5,62 Nm/° nach 
MOSS-Implantation folgt unter Dauerschwingbelastung eine deutliche Abnahme auf 
2,11 Nm/°. Im Vergleich zur Flexionsbelastung liegen bei der Extensionsbelastung die 
zum Testende ermittelten Winkel deutlich näher am entsprechenden Nativwinkel. Der 
Differenzbetrag  zwischen nativem Extensionswinkel und dem entsprechenden Wert zu 



6 Ergebnisse 64  

Testende beträgt 1,1 Grad. Damit ist die Steifigkeit zu Testende nur um den Faktor 1,3 
höher als die entsprechende Nativsteifigkeit. 

Bild 33 zeigt die Entwicklung des Rotationsdrehwinkels in der MOSS-Gruppe. Vor 
dem ersten Lastwechsel beträgt der Rotationswinkel 1,9 Grad. Er erhöht sich bis zum 
10000sten Lastwechsel auf 2,2 Grad, um dann bis zum Versuchsende nicht mehr 
wesentlich zu zunehmen. Der Nativwert von 2,5 Grad wird nicht ganz erreicht. Der 
wesentliche Steifigkeitsverlust ereignet sich also während der ersten 10000 
Lastwechsel. Der relativ geringen Zunahme des Steifigkeitskoeffizienten von nativ 3,19 
Nm/° auf 4,22 Nm/° nach MOSS-Implantation folgt bei Testende die Abnahme auf 
einen Wert von 3,55 Nm/°. Damit ist die Rotationssteifigkeit zum Testende nur noch 
um den Faktor 1,1 höher als der entsprechende Nativsteifigkeitswert. 

Bild 34 zeigt die Änderung der Flexions- und Extensionswinkel in der USIS-Gruppe. 
Bei einer Flexionsbelastung von 8 Nm beträgt der Flexionswinkel vor dem ersten 
Lastwechsel 0,9 Grad. Dieser Wert steigt während der ersten 1000 Lastwechsel rasch 
auf ca. 2,5 Grad an, bis zum 5000sten Lastwechsel nimmt er langsamer auf 4,0 Grad zu, 
bis er dann bei etwa 10000 Lastwechseln mit 4,4 Grad annähernd sein Maximum 
erreicht. Der entsprechende Nativflexionswinkel beträgt 7,5 Grad. Ein Verlust der 
Implantatsteifigkeit gegenüber Flexionsbelastung in der USIS-Gruppe ereignet sich also 
insbesondere während der ersten 1000 Lastwechsel, eine weitere langsamere 
Flexionswinkelzunahme erfolgt bis zum 10000sten Lastwechsel, von da ab bleibt der 
Flexionswinkel bis zum Testende annähernd konstant. Der Zunahme des 
Steifigkeitskoeffizienten von nativ 1,05 Nm/° auf 8,7 Nm/° nach USIS-Implantation 
folgt unter Dauerschwingbelastung eine deutliche Abnahme auf 1,81 Nm/°. Die 
Differenz zwischen nativem Flexionswinkel und dem entsprechenden Wert zu Testende 
beträgt 3,1 Grad. Die Flexionssteifigkeit ist damit zum Testende nur noch um den 
Faktor 1,7 höher als der entsprechende Nativsteifigkeitswert. 

Der durchschnittliche Extensionswinkel in der USIS-Gruppe beträgt vor dem ersten 
Lastwechsel -1,82 Grad, verringert sich dann rasch während der ersten 2000 
Lastwechsel auf -3,0 Grad und nimmt dann bis zum 35000sten Lastwechsel annähernd 
stetig weiter bis auf -4,3 Grad ab. Bis zum Versuchsende bleibt dieser Wert annähernd 
konstant. Der entsprechende Nativwert beträgt -5,2 Grad. In Extensionsrichtung erfolgt 
also ein wesentlicher Steifigkeitsverlust bereits innerhalb der ersten 2000 Lastwechsel, 
der weitere Steifigkeitsverlust erfolgt deutlich langsamer bis zum 35000sten 
Lastwechsel. Bis zum Testende bleibt der Extensionswinkel dann annähernd konstant. 
Der Zunahme des Steifigkeitskoeffizienten von nativ 1,55 Nm/° auf 4,40 Nm/° nach 
USIS-Implantation folgt unter Dauerschwingbelastung eine deutliche Abnahme auf 1,86 
Nm/°. Der Differenzbetrag zwischen nativem Flexionswinkel und dem entsprechenden 
Wert zu Testende beträgt 0,9 Grad. Die Extensionssteifigkeit ist damit zum Testende 
nur noch um den Faktor 1,2 höher als der entsprechende Nativsteifigkeitswert. 

Bild 35 zeigt die Entwicklung des Rotationsdrehwinkels in der USIS-Gruppe. Vor dem 
ersten Lastwechsel beträgt der Rotationswinkel 1,6 Grad bei 8 Nm Rotationsmoment. 



6 Ergebnisse 65  

Er erhöht sich während der ersten 4000 Lastwechsel auf annähernd 2,0 Grad und nimmt 
dann bis zum 36000sten Lastwechsel stetig bis 2,3 Grad zu. Bis zum Versuchsende 
bleibt dieser Wert dann annähernd konstant. Der Nativwert von 3,1 Grad wird nicht 
erreicht. Der wesentliche Steifigkeitsverlust ereignet sich also während der ersten 4000 
Lastwechsel. Der relativ geringen Zunahme des Steifigkeitskoeffizienten von nativ 3,2 
Nm/° auf 4,2 Nm/° nach MOSS-Implantation folgt bei Testende die Abnahme auf einen 
Wert von 3,6 Nm/°, womit der Nativsteifigkeitswert annähernd wieder erreicht wird. 
Die Rotationssteifigkeit ist damit zum Testende nur noch um den Faktor 1,1 höher als 
der entsprechende Nativsteifigkeitswert. 

Im Mittel erfolgt also in der MOSS-Implantatgruppe ein deutlicher 
Flexionssteifigkeitsverlust während der ersten 5000 Lastwechsel. Am Testende 
verbleibt jedoch eine deutliche Reststeifigkeit, erkennbar daran, dass der 
Flexionswinkel zum Testende immerhin nur 34,5 % des Nativflexionswinkels beträgt. 

Demgegenüber erfolgt in der USIS-Implantatgruppe ein deutlicher Verlust an mittlerer 
Flexionssteifigkeit bereits während der ersten 1000 Lastwechsel. Die Differenz 
zwischen Nativflexionswinkel und Flexionswinkel zum Testende beträgt 3,1 Grad, 
damit werden 58 % des Nativflexionswinkels erreicht. Der Verlust der mittleren 
Flexionssteifigkeit erfolgt somit in der USIS-Implantatgruppe schneller und 
ausgeprägter als in der MOSS-Implantatgruppe. Für die Extensions-
steifigkeitsentwicklung ergibt sich in der MOSS-Gruppe ein deutlicher Verlust während 
der ersten 5000 Lastwechsel, zu Testende beträgt der Extensionswinkel 77 % des 
entsprechenden Nativwertes. In der USIS-Gruppe erfolgt ein deutlicher 
Extensionssteifigkeitsverlust bereits während der ersten 2000 Lastwechsel, zu Testende 
beträgt der Extensionswinkel 83 % des entsprechenden Nativwertes. Bei der 
Rotationssteifigkeitsentwicklung ergibt sich in der MOSS-Gruppe ein deutlicher Verlust 
während der ersten 10000 Lastwechsel, zu Testende beträgt der Rotationswinkel 89 % 
des entsprechenden Nativwertes. In der USIS-Gruppe erfolgt ein deutlicher 
Rotationssteifigkeitsverlust bereits während der ersten 4000 Lastwechsel, zu Testende 
beträgt der Rotationswinkel 73 % des entsprechenden Nativwertes. 

Für beide Implantatgruppen gilt also, dass die gemittelten, initialen Drehwinkel 
innerhalb einer zwischen 2000 bis 10000 Lastwechsel andauernden Phase schnell 
zunehmen, um dann während einer zweiten Phase langsam einen Plateauwert zu 
erreichen, welcher bis zum Versuchsende annähernd stagniert. Dabei erfolgt die 
Drehwinkelzunahme in der MOSS-Gruppe langsamer als in der USIS-Gruppe. 

Die graphische Darstellung der Steifigkeitswerte aller nativen Wirbelssäulenpräparate, 
der USIS- und der MOSS-Gruppe bei 8 Nm Belastung in Bild 36 zeigt deutliche 
Steifigkeitsverluste für die Flexions- und Extensionsbelastung in beiden 
Implantatgruppen. In Rotationsbelastungsrichtung sind die Verluste bei niedrigeren 
Primärsteifigkeiten weniger ausgeprägt.  

Die verbleibende Flexionsreststeifigkeit der MOSS-Gruppe ist höher als die der USIS-
Gruppe. Bei den verbleibenden Extensions- und Rotationsreststeifigkeiten sind die 
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Unterschiede zwischen beiden Implantatgruppen gering. Zu betonen ist, dass trotz 
deutlicher Steifigkeitsverluste insbesondere in Flexions- und Extensionsbe-
lastungsrichtung in allen drei Belastungsrichtungen die verbleibende Reststeifigkeit 
über der durchschnittlichen Steifigkeit der nativen Wirbelsäulenpräparate liegt.  
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Bild 32: Flexions- und Extensionswinkel im Wechselschwingversuch unter 8 Nm, 
alle mit MOSS stabili sierten Präparate 

 

 

Bild 33: Rotationswinkel im Wechselschwingversuch unter 8 Nm, alle mit MOSS 
stabili sierten Präparate 
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Bild 34: Flexions- und Extensionswinkel im Wechselschwingversuch unter 8 Nm, alle 
mit USIS stabili sierten Präparate 

 

 

Bild 35: Rotationswinkel im Wechselschwingversuch unter 8 Nm, alle mit USIS 
stabili sierten Präparate 
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Bild 36: Vergleich der Steifigkeitswerte für native WS sowie mit USIS und MOSS 
stabili sierte Präparate vor und nach Wechselschwingbelastung (80000 Lastwechsel) 
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6.7.2 Verhalten der einzelnen Präparat- Implantat-Einheiten 

Der Vergleich der für jede Implantatgruppe gemittelten Drehwinkel ergibt keine 
gravierenden Unterschiede hinsichtlich der Abhängigkeit der Steifigkeitsveränderung 
vom Implantattyp. Daher erscheint die Einzelbetrachtung der Versuchsdurchgänge für 
jedes einzelne Wirbelsäulenpräparat sinnvoll. Die Bilder 37-42 zeigen für jede Be-
lastungsrichtung eine Darstellung der Drehwinkeländerungen jedes einzelnen LWS-
Präparates der MOSS- und der USIS-Gruppe. 

Bild 37 zeigt die Flexionswinkeländerungen in der MOSS-Gruppe. Bei WS 14, 12, 25 
und 28 kommt es während weniger Tausend Lastwechsel zu einer deutlichen initialen 
Zunahme des Flexionswinkels. Bei WS 14 erfolgt dann eine weitere, langsamere 
Flexionswinkelzunahme bis zum Testende, wo mit 6,1 Grad innerhalb der MOSS-
Gruppe der höchste Wert erreicht wird. Bei WS 12 stagniert der Flexionswinkel nach 
der initialen Zunahme zunächst, um dann nach ca. 35000 Lastwechseln noch einmal bis 
auf 3,82 Grad gering weiter anzusteigen. Bei WS 28 und WS 25 erreicht der 
Flexionswinkel nach der raschen initialen Zunahme annähernd einen Plateauwert von 
3,1 und 3,2 Grad, der bis zum Testende beibehalten wird. Auffälli g ist die bei WS 13 
relativ geringe initiale Flexionswinkelzunahme, der dann bis zum Testende auch die 
niedrigste Plateauphase bei 1,3 Grad folgt. 

Ähnlich wie bei der Flexionsbelastung nimmt bei WS 12, WS 28, WS 25 und WS 14 
der Extensionswinkel (Bild 38) initial während weniger Tausend Lastwechsel deutlich 
zu. Bei WS 12 kommt es zu einer weiteren, langsameren Zunahme bis zum Testende, 
wo mit 6,2 Grad der größte Extensionswinkel erreicht wird. Bei WS 28 und WS 25 ist 
die Extensionswinkelzunahme bis zum Testende deutlich geringer, die Endwerte liegen 
bei 3,9 und 5,5 Grad. Bei WS 14 erreicht der Extensionswinkel nach initialer Steigerung 
einen Plateauwert von 3,3 Grad, dem bis zum Testende keine weitere Zunahme folgt. 
Im Gegensatz zu diesen Kurvenverläufen nimmt der Extensionswinkel bei WS 13 initial 
nicht zu, eine geringe Zunahme erfolgt ab dem ca. 56000sten  Lastwechsel, der Wert 
von 0,6 Grad zu Testende liegt nur gering über dem Ausgangswert von 0,4 Grad. 

Bild 39 zeigt die Rotationswinkeländerungen in der MOSS-Gruppe. Die initiale 
Rotationswinkelzunahme während den ersten tausend Lastwechseln ist bei WS 12, WS 
14, WS 28 und WS 25 gering, die dann erreichten Plateauwerte ändern sich bis zum 
Testende nicht wesentlich. Bei WS 13 stagniert der initial innerhalb der MOSS-Gruppe 
niedrigste Rotationswinkel annähernd bis zum Testende. 

Bild 40 zeigt die Flexionswinkeländerungen in der USIS-Gruppe. Ausgehend von 
Werten zwischen 1,3 und 1,6 Grad zeigen die Präparate WS 9, WS 3 und WS 24 eine 
deutliche initiale Flexionswinkelzunahme während der ersten tausend Lastwechsel. Eine 
weitere nennenswerte Zunahme erfolgt nicht mehr, die Flexionswinkel liegen zum 
Testende mit 7,4 Grad, 6,4 Grad und 6,1 Grad auf etwa gleichem Niveau. Im Gegensatz 
dazu zeigt WS 7 eine initial geringe Flexionswinkelzunahme und der Wert zum 
Testende liegt mit 2,0 Grad nur gering über dem Ausgangswert von 1,3 Grad. Auch WS 
4 zeigt einen deutlich stabileren Verlauf als WS 9, WS 3 und WS 24. Eine rasche 
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initiale Flexionswinkelzunahme erfolgt nicht, sondern während des gesamten Tests 
erfolgt eine geringe allmähliche Zunahme. Wie bei WS 7 liegt der Wert zu Testende mit 
2,2 Grad relativ gering über dem Ausgangswert von 0,8 Grad. 

Wie bei der Flexionsbelastung kommt es bei WS 3, WS 9 und WS 24 auch unter 
Extensionsbelastung (Bild 41) initial zu einer deutlichen Zunahme des entsprechenden 
Drehwinkels. Bei WS 9 und WS 24 erfolgt dann bis zum Testende keine weitere 
Zunahme mehr. Bei WS 3 ist nach ca. 35000 Lastwechseln eine zweite deutliche 
Extensionswinkelzunahme auffälli g und der Extensionswinkel zum Testende liegt mit 
7,4 Grad dann auch deutlich höher als die Endwerte von WS 9 und WS 24. WS 7 und 
WS 4 zeigen wie bei der Flexion auch hier einen deutlich stabileren Kurvenverlauf. Bei 
beiden Präparaten findet keine initiale Extensionswinkelzunahme statt und die Endwerte 
liegen nur gering über den Ausgangswerten. 

Bild 42 zeigt die Rotationswinkeländerungen in der USIS-Gruppe. Zu einer initialen 
Rotationswinkelzunahme während den ersten tausend Lastwechseln kommt es bei WS 
9, WS 24 und WS 3. Verglichen mit den Winkelzunahmen bei Flexion und Extension 
werden zu Testende gegenüber den Ausgangswerten nur gering höhere Werte 
gemessen. Bei WS 7 und WS 4 stagnieren die initial ermittelten Rotationswinkel 
annähernd bis zum Testende. 

Die Betrachtung der einzelnen Kurvenverläufe zeigt deutliche Unterschiede innerhalb 
beider Implantatgruppen. Dies scheint mehr durch die Eigenschaften der Präparate 
selbst als durch die implantierten Stabili sierungssysteme verursacht zu sein. 
Folgerichtig kann man nun die zehn WS-Präparate unabhängig vom Implantattyp zwei 
Präparatgruppen zuordnen: Gruppe 1 zeigt mit den WS-Präparaten WS 4, WS 7 und 
WS 13 annähernd stabile Verläufe. Gruppe 2 zeigt instabile Verläufe, ihr gehören die 
übrigen 7 Präparate an. Die Unterschiede in der Stabili tätsentwicklung zwischen beiden 
Gruppen werden auch durch den Vergleich der entsprechenden Steifigkeitswerte vor 
und nach Test deutlich. In Tabelle 6.5 sind für alle Präparate die Drehwinkel bei 8 Nm 
vor und nach Wechselschwingbeanspruchung, die entsprechenden Steifigkeitswerte 
sowie die für Gruppe 1 und Gruppe 2 ermittelten Mittelwerte, Maxima, Minima und 
Standardabweichungen enthalten. Bild 43 zeigt die mittleren Steifigkeitswerte jeder 
Gruppe für Flexion, Extension und Rotation vor und nach 
Wechselschwingbeanspruchung. Es wird deutlich, dass Gruppe 1 vor der 
Wechselschwingbeanspruchung für die Flexions- und Extensionbelastung deutlich 
höhere Steifigkeitswerte als Gruppe 2 aufweist. Für die Rotationsbelastung liegen die 
Steifigkeitswerte der Gruppe 1 nur geringfügig über den Werten der Gruppe 2. Für alle 
Belastungsrichtungen fallen die Steifigkeitsverluste in Gruppe 1 niedriger als in Gruppe 
2 aus. Damit stellt sich auch die Frage, ob der Primärsteifigkeit eine prädiktive Funktion 
hinsichtlich der Steifigkeitsentwicklung unter Wechselschwingbeanspruchung 
zugesprochen werden kann. 

Anzumerken ist, dass es in keinem Fall unter Wechselschwingbeanspruchung zur 
Zerstörung der Implantatsystembestandteile gekommen ist. Es wurden weder 
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Schrauben- noch Gewindestabbrüche gesehen. Im Gegensatz zu den Präparaten der 
Gruppe 1 zeigte sich bei den Präparaten der Gruppe 2 nach Testende jedoch eine 
unterschiedlich deutlich ausgeprägte Auslockerung der Pedikelschrauben. Dabei war 
auffälli g, dass in allen Fällen jeweils die unteren instrumentierten Etagen, also die 
Pedikel von LWK 4, von der Schraubenauslockerung betroffen waren. Wie bereits in 
den Bildern 32 bis 35 dargestellt, werden trotz dieses Umstandes auch in der Gruppe 2 
die entsprechenden Nativdrehwinkel zum Testende nicht erreicht. Auch nach 
Auslockerung der unteren Pedikelschrauben üben die hier untersuchten 
Implantatsysteme noch eine, wenn auch geringe, stabili sierende Restfunktion aus. 

Verursacht wird die Pedikelschraubenauslockerung durch die unter Flexions- und 
Extensionsbelastung stattfindende Ausweitung des Pedikelschraubenkanals, wie sie 
auch bereits von WÖRSDORFER im statischen Belastungsversuch beobachtet wurde 
[272]: Unter Einwirkung eines Flexionsmomentes kommt es in der Sagittalebene 
ventrokaudal und dorsokranial zur Ausweitung des Pedikelschraubenkanals. 
Entsprechend bewirkt ein Extensionsmoment eine ventrokraniale und dorsokaudale Pe-
dikelschraubenkanalausweitung. Unter Rotationsbelastung kann es zu einer Pedikel-
schraubenkanalausweitung in der Horizontalebene kommen. Der Auslockerungs-
vorgang kann an der inneren Pedikelkortikalis ein Ende finden, vorausgesetzt die 
Kortikalis ist ausreichend fest. Ist dies nicht der Fall, so kann die Pedikelschraube im 
Rahmen dieser Kippbewegungen in die Kortikalis einbrechen. Bei der Beobachtung der 
Versuche zeigte sich, dass sich ausgelockerte LWK 4-Schrauben bei endgradiger 
Flexion und Extension darüber hinaus geringfügig entlang ihrer Längsachse bewegten. 
Röntgenologisch war die Ausweitung des Pedikelschraubenkanals nicht nachweisbar. 
Nach Entfernen der Pedikelschrauben aus unseren Testpräparaten am Ende der 
Belastungsversuche war zu beobachten, dass sich die Schraubenkanäle in den Pedikeln 
vornehmlich in kraniokaudaler Richtung, in geringerem Ausmaß auch in der 
Horizontalebene ausgeweitet hatten. Ähnliche Beobachtungen teilten auch OKUYAMA 
et al. mit, die Pedikelschraubenkippmomente (pedicle screw tilt) an menschlichen 
Leichenwirbelsäulenpräparaten im zyklischen Belastungstest beobachteten und eine 
positive Korrelation zwischen Kippmoment und BMD fanden [179]. Sie leiteten daraus 
die Notwendigkeit einer präoperativen BMD-Messung insbesondere bei Osteoporose 
ab. 
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Bild 37: Flexionswinkeländerung, MOSS-Präparate unter Wechselschwingbelastung 

 

 

Bild 38: Extensionswinkeländerung, MOSS-Präparate unter Wechselschwingbelastung 
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Bild 39: Rotationswinkeländerung, MOSS-Präparate unter Wechselschwingbelastung 

 

 

Bild 40: Flexionswinkeländerung, USIS-Präparate unter Wechselschwingbelastung 
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Bild 41: Extensionswinkeländerung, USIS-Präparate unter Wechselschwingbelastung 

 

 

Bild 42: Rotationswinkeländerung, USIS-Präparate unter Wechselschwingbelastung 
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Bild 43: Vergleich der Steifigkeitswerte, Implantatgruppen G1 und G2 vor und nach 
Wechselschwingbelastung 
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7 Diskussion 

7.1 Einleitung 

Die vorliegende Arbeit dokumentiert die Konzeption und Konstruktion einer Versuchs-
einrichtung zur Testung von Wirbelsäulenimplantatsystemen am Wirbelsäulenmodell 
sowohl unter statischer als auch unter periodischer Wechselschwingbeanspruchung. Die 
Versuchseinrichtung wird zur Stabili tätsuntersuchung zweier kurzstreckiger dorsaler 
Wirbelsäulenimplantate vom Typ des Fixateur interne am intakten menschlichen 
Leichenwirbelsäulenmodell eingesetzt. Präparatimmanente Einflussgrößen wie BMD 
und Pedikelmorphologie der verwendeten Wirbelsäulenabschnitte werden erfaßt. Die 
Auswirkung letztgenannter Faktoren auf die Pedikelschraubenverankerung wird durch 
ergänzend durchgeführte Schraubenauszugskraftversuche untersucht. Die Ergebnisse 
dieser Untersuchungen dienen als Basis für die Interpretation der vom Implantattyp 
unabhängigen Stabili tätsverläufe im Wechselschwingversuch. 

7.2 Versuchseinr ichtung 

Die Methodik der experimentellen Evaluierung von Wirbelsäulenstabili sierungssys-
temen ist von mehreren Autoren kritisch gewürdigt worden [57,116,187, 234, 242]. Die 
von PANJABI aufgestellten und richtungsweisenden Anforderungen an die Methodik 
zur dreidimensionalen Testung der Stabili tät von Wirbelsäulenimplantaten betreffen 
insbesondere den Experimentaufbau und die Stabili tätsmessung [187]. PANJABI 
unterscheidet zwischen Tests für Belastbarkeit und Ermüdbarkeit, welche in der 
Zerstörung des Implantates enden, und nicht destruktiven Stabili tätstests, welche die 
Fähigkeiten eines Implantates beschreiben, multidirektionale Stabili tät zu 
gewährleisten. Der multidirektionalen Stabili tät kommt dabei insofern ein besonderer 
Stellenwert zu, als das sie als wesentliche Voraussetzung für die frühe Frakturheilung 
angesehen wird, und letztere wiederum die effektive Überlebensrate eines Implantates 
positiv beeinflusst. Für die multidirektionale Stabili tätsmessung empfiehlt PANJABI 
ein flexibles Testsystem, welches physiologische Bewegungen (coupled motions) 
ermöglicht. Einwirkende Kräfte sollten in Form reiner Momente auf das freie Ende des 
Wirbelsäulenmodells einwirken. Die Belastungen sollten repetitiv in mehreren Zyklen 
erfolgen, um den viskoselastischen Modelleigenschaften gerecht zu werden. Sowohl 
anguläre als auch translatorische Bewegungsausschläge sollten erfaßt werden, 
insbesondere im Bereich der Verletzung des Modells. Die Instabili tätsdefinition in 
verschiedene Richtungen sollte durch die Ermittlung der Neutralzone und des 
Bewegungsumfanges (ROM=range of motion) erfolgen. 

PANJABIS Forderungen sind bei der Konzeption der hier vorgestellten 
Versucheinrichtung berücksichtig worden. Sie ist sowohl zur Durchführung von Tests 
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für Belastbarkeit und Ermüdbarkeit als auch für zerstörungsfreie Stabili tätsmessungen 
geeignet. Aufgrund ihrer Auslegung für statische Versuche und 
Wechselschwingversuche stellt die Versucheinrichtung hinsichtlich der von PANJABI 
geforderten Flexibili tät einen Kompromiss dar. So ist bei Rotation in der Sagittalebene 
infolge eines in das kraniale Modellende eingeleiteten Flexions- oder Ex-
tensionsmomentes die Rotation des caudalen Modellendes in der Horizontalebene frei 
möglich, ebenso Translationsbewegungen des cranialen Modellendes in Richtung der Z-
Achse. Umgekehrt kann bei Rotation des caudalen Modellendes in der Horizontalebene 
infolge eines eingeleiteten Rotationsdrehmomentes die Rotation des cranialen 
Modellendes in der Sagittalebene und die Translation in Richtung der Z-Achse frei 
erfolgen. Zusätzliche laterale Bendingbewegungen, d.h. Rotationen in der Frontalebene, 
läßt die Versuchseinrichtung ebenso wenig zu wie Translationsbewegungen in Richtung 
der Y-Achse. Damit sind coupled motions bedingt möglich, die Forderungen 
PANJABIS werden somit teilerfüllt. Hingegen wird die Forderung nach Krafteinleitung 
in Form reiner Momente durch die Versuchseinrichtung voll erfüllt. 

Nach KOSTUIK sollte das Wirbelsäulenmodell möglichst viele in der Realität 
anzutreffende Parameter beinhalten [116]. Daher wurde die Versuchseinrichtung auch 
zur Applikation einer permanent wirkenden axialen Kompressionskraft ausgelegt. Der 
Forderung nach Durchführung von drei repetitiven Lastzyklen zur Stabili tätsmessung 
wurde Rechnung getragen. Zusätzlich erfolgte die definitive Winkelmessung nach einer 
Belastungseinwirkungszeit von drei Minuten, um eine Standardisierung des creeping-
Effekts zu erreichen [116,185,183]. Die der Versuchseinrichtung zugehörige 
Messeinrichtung kann grundsätzlich sowohl anguläre als auch translatorische 
Bewegungen erfassen, die vorliegende Untersuchung berücksichtigt jedoch nur die 
angulären Deformationen. Zur Stabili tätsbeurteilung wurde anstelle des von PANJABI 
geforderten Bewegungsumfanges (ROM) und der Neutralzone die Steifigkeit bei 
definierter Belastung (in Nm/°) herangezogen. 

Eine Reihe von Autoren hat für Stabili tätsuntersuchungen modifizierte Material-
prüfmaschinen eingesetzt, so dass Versuchseinrichtungen resultierten, die den Forder-
ungen nach einem flexiblen Testsystem nicht gerecht werden [9,63,66,67,68, 
82,83,275]. Die von WÖRSDORFER und später auch von DICK eingesetzte 
Versuchseinrichtung setzt zur Lastapplikation ebenfalls eine Universalwerkstoff-
prüfmaschine ein [51,272]. Es ist anzunehmen, dass die Versuchseinrichtung keine 
coupled motions zulässt. Eine spezielle Hebelkonstruktion gewährleistet hier jedoch die 
Einleitung eines schubfreien, reinen Rotationsdrehmomentes in der Sagittalebene 
(Flexionsmoment). Eine axiale Kompressionslast zur Simulation der Körpermasse wird 
nicht angegeben. Die Versuchseinrichtung erlaubt lediglich die Belastung des 
Wirbelsäulenmodells mittels o.g. Flexionsmoments. Dessen Auswirkung auf die 
Stabili tät wird durch Messung der Angulationsdeformation im Frakturbereich bestimmt. 
Weitere Winkel und Translationen werden nicht erfaßt. Die Versucheinrichtung ist nicht 
für die Durchführung von Dauerschwingversuchen ausgelegt. 
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Die von MICKLEY et al. vorgestellte Versuchsanlage für biomechanische Studien an 
menschlichen Wirbelsäulenpräparaten ermöglicht die Belastung der Versuchsobjekte in 
allen sechs Freiheitsgraden, bei Erfassung aller resultierenden Deformationen [157]. 
Eine axiale Grundlast in Höhe von -235 N wird zur Simulation von in situ Körperlasten 
und zur Grundstabili sierung der Segmente angegeben. Die Eignung der Versuchs-
einrichtung zur Durchführung von mehrachsigen Wechselschwingversuchen ist nicht 
gegeben. 

Schließlich ist die Befestigung der Wirbelsäulenpräparate in der Versuchseinrichtung 
mittels Adapter und Einguss in PMMA kritisch zu würdigen. Grundsätzlich kann ein 
solches Einbettungsverfahren die Stabili tät der Pedikelschraubenverankerung sowohl im 
Wechselschwingversuch als auch bei der Ermittlung der Schraubenauszugskraft 
beeinflussen [191]. Durch die in der vorliegenden Arbeit angewandte Methode bleiben 
die Pedikel jedoch frei von PMMA, so dass hier ein nennenswerter Einfluss auf die 
Pedikelschraubenverankerung unseres Erachtens nach nicht vorliegt.  

7.3 Testung am Wirb elsäulenmodell 

Eine übliche Methode zur Evaluierung der Stabili tät von Wirbelsäulenimplantaten ist 
die Testung am Frakturmodell [9,51,63,66,68,266,272]. Ein solches Modell kann 
entweder künstlich hergestellt sein oder es werden Kadaverpräparate verwendet, denen 
zuvor ein Defekt gesetzt wurde, beispielsweise durch Entnahme eines ventralen Keils 
oder einer kompletten Vertebrektomie zur Simulation einer Wirbelkörperfraktur. 
Künstliche Wirbelsäulenmodelle aus diversen Materialien bieten einerseits den sicher 
nicht zu unterschätzenden Vorteil der Standardisierung, andererseits mangelt es ihnen in 
der Regel an knochentypischen Schraubenverankerungseigenschaften. Die Bedeutung 
struktureller und anatomischer Parameter wie der Pedikelisthmusmaße, des 
Kalksalzgehaltes oder der Verteilung von Kortikalis und Spongiosa für das Stabili -
tätsverhalten im Langzeitversuch ist damit nicht erfassbar. In der Regel ist das für 
künstliche Modelle verwandte Material von deutlich homogenerer Struktur, als wir sie 
in vivo in den betreffenden Wirbelsäulenregionen vorfinden, so dass günstigere 
Schraubenverankerungseigenschaften als im menschlichen Knochen vorliegen. Das 
trifft wohl zum Teil auf Tierkadavermodelle zu. Diese Modelle eignen sich daher 
hervorragend zur Analyse implantatimmanenter Faktoren wie z. B. der Winkelstabili tät 
oder der Festigkeit einzelner Verbindungselemente [9,51]. Zur Untersuchung der 
Implantatverankerung eignen sich diese Modelle jedoch nicht. Dies trifft auch auf die 
von WITTENBERG vorgestellte Untersuchung des Ermüdungsverhaltens von 
verschiedenen Fixateur interne Modellen an Kalbswirbelsäulen mit 
Vertebrektomiedefekt zu, die insofern kritisch zu bewerten ist, als dass hier eine 
optimale Pedikelschraubenverankerung aufgrund guter Knochenstruktur 
implantatimmanente Konstruktionsschwächen aufzudecken hilft, damit jedoch auch 
gleichzeitig das Problem des bone-metal interface ausgeblendet wird [266]. 
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Bei der Überprüfung der stabili sierenden Eigenschaften eines Implantatsystems am 
Leichenwirbelmodell muß zur Fraktursimulation ein entsprechender Defekt gesetzt 
werden, dessen exakte Reproduzierbarkeit von besonderer Bedeutung ist [116,266]. In 
eigenen Vorversuchen zeigte sich, dass nicht jedes Implantat in der Lage ist, einen 
durch Defektsetzung instabili sierten LWS-Abschnitt unter mehrachsiger periodischer 
Wechselschwingbeanspruchung über eine höhere Lastwechselzahl sicher zu 
stabili sieren. In einem Versuch wurde zur Instabili tätssimulation eine ventrale 
Keilexcision an LWK 3 eines Präparates L2-4 durchgeführt. Die Stabili sierung erfolgte 
mittels transpedikulär in LWK2 und LWK4 verankertem USIS-Instrumentarium. 
Bereits nach 300 Lastwechseln frakturierte die nach ventraler Keilexcision verbliebene 
intakte Wirbelkörperhinterkante des LWK 3, womit ein hochgradiger abrupter 
Stabili tätsverlust verbunden war. Das implantierte Instrumentarium war also in diesem 
Fall nicht in der Lage, die primär erreichte Stabili sierung unter der 
Wechselschwingbeanspruchung längerfristig aufrechtzuerhalten. CRIPTON kommt in 
seiner Untersuchung zu dem Ergebnis, dass die alleinige posteriore Instrumentation 
schwerer Instabili täten der vorderen Säule das Implantatbruchrisiko bei repetitiver 
Biegebelastung deutlich steigert [44]. Der Vorgang wird durch die Bilder 44 und 45 
dokumentiert, welche im seitlichen Strahlengang gefertigte Röntgenaufnahmen des 
Präparates WS 17 vor und nach dem dynamischen Belastungstest zeigen. Auf Bild 44 
ist die intakte Hinterkante des LWK 3 vor Belastung erkennbar. Bild 45 zeigt die 
Fraktur der Hinterkante. Für die Anzahl der Lastwechsel bis zur Hinterkantenfraktur ist 
die Knochenqualität als maßgebliche Einflussgröße anzunehmen. Da diese 
bekanntermaßen interindividuell variiert, erschwert die Instabili tätssimulation mittels 
Knochendefektsetzung den Implantatvergleich. Um diese Problematik zu umgehen, 
haben wir uns daher entschlossen, die Untersuchungen an bis auf die fehlende 
Muskulatur intakten menschlichen Leichenwirbelsäulen der Region L2-4 
durchzuführen. Damit war auch die Möglichkeit gegeben, sowohl die native Stabili tät 
des untersuchten Wirbelsäulenabschnitts als auch die durch ein Implantat verliehene 
Primärsteifigkeit und die verbleibende Reststeifigkeit nach Durchführung der 
mehrachsigen periodischen Wechselschwingbeanspruchung zu messen und 
untereinander in Bezug zu setzen. Aus der gewählten Instrumentierung des biseg-
mentalen LWS-Abschnittes mit je zwei Pedikelschrauben in LWK 2 und LWK 4 
resultiert bei freier Überspannung von LWK 3 für das Implantatsystem eine höhere 
Belastung als bei zusätzlicher Verankerung durch zwei weitere Pedikelschrauben in 
LWK 3. Man nähert sich auf diese Weise dem Frakturmodell an, ohne mit der o.g. 
Problematik künstlich gesetzter Frakturen konfrontiert zu werden. Zudem sind neuere 
Stabili sierungssysteme (z.B. AO-Fixateur interne nach DICK, KLUGER-Fixateur 
interne, SOCON-Fixateur interne, STEFFEE VSP) aufgrund größerer Durchmesser der 
vertikalen Verbindungselemente möglicherweise in der Lage, eine bisegmentale 
Stabili sierung mit 4 Pedikelschrauben zu leisten, hinreichende 
Pedikelschraubenverankerung vorausgesetzt [2,51,97,110,266]. Insbesondere für 
orthopädische Indikationen wie Instabili tät, mehrsegmentale Osteochondrose, Tumoren, 
Metastasen und Kyphosen ist eine solche Instrumentierung in Verbindung mit einer 
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Dekortikation und Spananlagerung durchaus verbreitet [50,81]. Für den Vergleich 
unterschiedlicher Stabili sierungssysteme kann die hier vorgestellte Instrumentierung 
daher als geeignet betrachtet werden. 

 

 

 

Bild 44: LWS-Präparat nach ventraler LWK-3 Keilentnahme mit stabiler Hinterkante 
vor Belastungsversuch 
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Bild 45: LWS-Präparat mit frakturierter LWK 3 - Hinterkante nach 300 Lastwechseln 
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7.4 Implantatsysteme 

Mit dem USIS- und MOSS-System wurden für die Stabili tätsuntersuchungen 2 
Implantate gleicher biomechanischer Funktion (Prinzip der Zuggurtung) eingesetzt. Die 
wesentlichen Unterschiede liegen in der Konstruktion des Pedikelschraubenkopfes. 
Dieser bietet beim MOSS-System aufgrund seiner Beweglichkeit neben einer 
verbesserten intraoperativen Handhabung auch verbesserte Möglichkeiten zur 
biegungsfreien Implantation der Längsträgerelemente. Das inzwischen für beide 
Implantatsysteme verfügbare querstabili sierende Zusatzimplantat wurde nicht eingesetzt 
[87,90]. Die Pedikelschraubenschäfte lassen aufgrund ihrer nahezu identischen 
geometrischen Gestaltung keine Unterschiede hinsichtlich der Verankerungsfestigkeit 
erwarten. In der vorliegenden Untersuchung wurden einheitlich 45 mm lange 
Pedikelschrauben mit einem Außendurchmesser von 6 mm eingesetzt. KRAG, 
MISENHIMER und ZINDRICK empfehlen die anatomieadaptierte Auswahl von 
Pedikelschraubenlänge und –außendurchmesser [120,159,282]. Ob ein solches 
Vorgehen das Stabili tätsverhalten der hier getesteten Modellimplantateinheiten 
beinflußt hätte, muß hier unbeantwortet bleiben. 

7.5 Belastungsmodus 

Bei der Festlegung des Belastungsmodus sind grundsätzlich neben der Wahl statischer 
und dynamischer Testverfahren auch die Richtung der Momente respektive Kräfte, ihre 
Höhe und Anzahl zu berücksichtigen. Im Kapitel 2 wurde bereits eine ausführliche 
Begründung für die Ergänzung der statischen Belastungstests durch dynamische 
Wechselschwingversuche geliefert. Während erstere von vielen Autoren zur 
Implantatevaluierung eingesetzt worden sind [32,63,66,68,76,82,83,153,169,275], 
haben letztere bisher wenig Berücksichtigung erfahren [9,63,66,68,71,83,169, 179,266]. 
Bei der Festlegung der Höhe der Rotationsmomente in der Sagittal- und 
Horizontalebene wurde mit 8 Nm bewusst ein submaximaler Wert gewählt, um eine 
relativ hohe Lastwechselzahl zu ermöglichen. Auf die Einleitung von 
Rotationsmomenten in der Frontalebene wurde wegen der technisch nicht zu 
realisierenden Komplexität einer entsprechenden Versuchseinrichtung verzichtet. 
WÖRSDORFER begrenzte das maximale Flexionsmoment auf 20 Nm, um 
Zerreißungen des ligamentären Systems und Frakturen am intakten Wirbelsäulenmodell 
zu vermeiden [272]. Bei der statischen Testung der Plattenosteosynthese nach ROY-
CAMILLE am instabilen Wirbelsäulenmodell sah er Pedikelschraubenauslockerungen 
bei 40 Nm Flexionsbelastung. Nach Versorgung instabiler Wirbelsäulenpräparate mit 
dem Fixateur externe nach MAGERL wurde von ihm bei einer Flexionsbelastung von 
über 40 Nm keine Implantatlockerung gesehen. Demgegenüber berichtet DICK über 
Schanzschraubenauslockerungen am wohl bereits autolyseverändertem Präparat bei 
einer Flexionsbelastung von nur 12 Nm [51]. 

Die mögliche Anzahl der Lastwechselzyklen war prinzipiell nur durch die 
zeitabhängige Präparatalteration begrenzt. Die in den meisten Versuchen gesehene 
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Pedikelschraubenauslockerung ließ eine Begrenzung auf 80000 Lastwechsel sinnvoll 
erscheinen. Das gewählte Testdesign ermöglicht durch den Vergleich von 
Nativsteifigkeit, Primärsteifigkeit und Reststeifigkeit nach Wechselschwingbe-
anspruchung eine Beurteilung der Implantatleistung. 

7.6 Resultate 1 

Für mittels Schrauben transpedikulär in der Wirbelsäule verankerte Implantatsysteme 
spielt die geometrische und strukturelle Ausgestaltung des Pedikels eine herausragende 
Rolle [12,18,36,49,56,156,160,184,201,269,281]. Mit der Erfassung von BMD, 
Pedikelisthmusmaßen und der Ermittlung von Pedikelschraubenaus-zugskräften sollten 
Daten gewonnen werden, die erklärende Hinweise auf unter-schiedliches Implantat-
Präparatverhalten im Belastungstest liefern können. 

7.6.1 Densitometr ie 

Mit der Ermittlung der Knochenmineralsalzdichte (BMD) an insgesamt 22 LWS-
Präparaten konnte per dualer Photonenabsorptiometrie ein individualtypischer 
Parameter erfaßt werden, der mutmaßlich sowohl die Höhe der Schraubenauszugskraft 
als auch das Stabili tätsverhalten im Wechselschwingversuch beeinflußt. Die Präparate 
entstammten Verstorbenen mit einem relativ niedrigen Durchschnittalter von 35 Jahren, 
wobei das Durchschnittsalter der weiblichen Verstorbenen 14,9 Jahre unter dem der 
männlichen Verstorbenen lag. Die für die Regionen L2, L3 und L4 isoliert ermittelten 
BMD-Werte differieren unwesentlich. Weibliche und männliche Präparate weisen 
annähernd gleiche BMD-Durchschnittswerte auf. Damit besteht für das untersuchte 
Kollektiv keine Abhängigkeit zwischen Geschlecht und BMD-Wert. Die 
Regressionsanalyse Alter/BMD ergibt für das Gesamtkollektiv einen Korrelations-
koeffizienten von r=0,16, für die Gruppe der weiblichen Präparate beträgt der 
Korrelationskoeffizient r=0,17 und für die männlichen Präparate r=0,21. Damit ergibt 
sich eine sehr schwache Korrelation zwischen Lebensalter und BMD-Wert. Die hier 
ermittelten BMD-Werte können somit als individualtypische Parameter angesehen 
werden, die im untersuchten Kollektiv alters- und geschlechtsunabhängig sind. 
Hinsichtlich des Zusammenhanges zwischen BMD und Pedikelauszugskraft muß 
berücksichtigt werden, dass die hier erfolgte BMD-Messung am gesamten Wirbelkörper 
erfolgt und angenommen wird, dass dieser dem BMD-Wert des Pedikels in etwa 
gleichzusetzen ist. 

CHENG et al. ermittelten dagegen bei Messungen an LWK 3 für prämenopausale 
Frauen einen deutlich niedrigeren BMD-Wert als bei ähnlich alten Männern mit einer 
Zunahme dieser Diskrepanz für postmenopausale Frauen [35]. 

HANSSON bestimmte den Knochenmineralsalzgehalt an 109 lumbalen Wirbelkörpern 
von insgesamt 36 Verstorbenen (Durchschnittsalter 58,5 Jahre) mit der dualen 
Photonenabsorptiometrie und ermittelte zusätzlich die jeweili ge maximale axiale 
Kompressionssteifigkeit [89]. Er fand eine hohe positive Korrelation zwischen BMD 
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und Kompressionssteifigkeit (r=0,86) und einen linearen Anstieg der 
Kompressionssteifigkeit mit zunehmender BMD, wobei die Korrelation nicht 
etagenabhängig (L1-L4), jedoch geschlechtsspezifisch differierte. 

COE ermittelte die BMD der einzelnen Wirbelkörper von 7 thorakodorsalen 
Wirbelsäulen, das Alter der Verstorbenen lag zwischen 54 und 87 Jahren. Er bestimmte 
die posteriore Auszugskraft für 4 verschiedene spinale Fixationssysteme 
(DRUMMOND spinous process wires, HARRINGTON-Haken, COTREL-
DUBOUSSET-Pedikelschrauben u. STEFFEE-VSP-Pedikelschrauben) und fand für alle 
Implantate eine schwache, signifikante Korrelation zwischen Auszugskraft und BMD 
mit r=0,3 (p<0,001), wobei der Anstieg der Auszugskraft mit zunehmener BMD 
ebenfalls linear verlief [40]. Für die HARRINGTON-Haken fand COE gegenüber den 
anderen 3 Systemen eine signifikant höhere durchschnittliche Auszugskraft. Während 
bei letzteren die Korrelation zwischen Auszugskraft und BMD statisch signifikant war, 
ergab sich für die HARRINGTON-Haken mit r=0,096 keine Korrelation zwischen 
Auszugskraft und BMD. COE folgert aus den Versuchsergebnissen, dass bei schlechter 
Knochenqualität der Einsatz von Fixationssysteme mit Laminahaken Vorteile 
gegenüber transpedikulären und Drahtfixationssystemen bieten kann. 

MYERS et al. schlossen aus ihren Untersuchungsergebnissen, dass die selektive 
Pedikel-BMD, ermittelt per quantitativer Computertomographie, zusammen mit der 
Eindrehkraft und in situ Steifigkeit am besten eine Vorhersage über die Auszugskraft 
einer Pedikelschraube ermöglichen. Pedikelgeometrie und Pedikel-BMD ermittelt per 
DPX können diese bei Vorliegen der obengenannten Parameter nicht steigern [165]. 

7.6.2 Pedikeli sthmusmaße 

Ähnlich wie mit der BMD-Messung sollten auch mit der Pedikelisthmusvermessung 
präparattypische Parameter erfaßt werden. Aus den ermittelten Daten ergibt sich eine 
Entwicklung des Pedikelisthmusquerschnitts von einer craniocaudal orientiert ovalen 
Form auf L2-Niveau zu einer tendenziell mehr runden, in Einzelfällen auch 
mediolateral orientiert ovalen Form auf L4 Niveau. Von anderen Autoren durchgeführte 
Pedikelvermessungen ergaben für gleiche Etagen ebenfalls, dass das Höhenmaß des 
frontalen Pedikelquerschnitts in der Regel größer ist als das Breitenmaß 
[118,209,213,282]. Es wurde daraus geschlossen, dass die frontale Pedikelbreite am 
Isthmus den maximal möglichen Pedikelschraubendurchmesser limitiert [118,119,282]. 
Es kann allgemeingültig davon ausgegangen werden, dass der jeweili g kleinste 
Durchmesser am Isthmus den maximal möglichen Pedikel-schraubenaußendurchmesser 
limitiert. 

Vermutlich finden die Pedikelschrauben bei sehr kleinen Pedikeln im Isthmusbereich 
eher eine kortikale Verankerung als bei großen Pedikelquerschnitten, bei denen eher 
von einem rein spongiösen Schraubenwiderlager ausgegangen werden kann. Bei den 
typischerweise auf L2-Niveau anzutreffenden craniocaudal ovalen Pedikelquer-
schnitten finden die Pedikelschrauben lateral und medial eher ein kortikales Widerlager, 
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nach kranial und kaudal eher ein spongiöses Widerlager. Bei den tendenziell rund bis in 
Ausnahmefällen in lateromedialer Ausdehnung oval geformten Pedikelisthmen auf L4 
Niveau ist auch eine kortikale Verankerung in craniocaudaler Richtung denkbar, wobei 
dann in lateromediale Richtung eher eine Zunahme der spongiösen Verankerung zu 
vermuten ist. Da sich der Pedikelquerschnitt vom Isthmus aus nach ventral und dorsal 
trichterförmig erweitert, stellt sich auch die Frage, wie groß der Einfluss der 
Verhältnisse am Isthmus insgesamt auf die Festigkeit der Pedikelschraubenverankerung 
ist. Es ist außerdem zu berücksichtigen, dass die Möglichkeit der kortikalen oder 
spongiösen Schraubenverankerung auch von der räumlichen Verteilung beider 
Knochenanteile abhängt. Nach Durchführung der Versuche zur 
Schraubenauszugskraftermittlung (5.5.) wurden die Pedikelquerschnitte im 
Isthmusbereich durch Aufsägen in der Frontalebene freigelegt. Hierbei wurden sowohl 
Pedikelquerschnitte mit kleinem spongiösen Kern und stark ausgeprägter Kortikalis, als 
auch Pedikelquerschnitte mit nur dünn ausgebildeter Kortikalis, aber anteilmäßig viel 
spongiösem Knochen gefunden. Beispielhaft zeigt Bild 46 die 
Pedikelisthmusquerschnitte eines LWK 3. Weitere Untersuchungen zur Pedikel-
anatomie sind erforderlich und zum Teil bereits durch andere Autoren erfolgt 
[12,18,49,118,200]. 

 

 

 

Bild 46: unterschiedliche Pedikelisthmusquerschnitte an LWK 3  
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7.6.3 Axiale Schraubenauszugskräfte 

Die stabili sierende Wirkung transpedikulärer Implantatsysteme hängt wesentlich von 
der Verankerungsfestigkeit der Pedikelschrauben in Pedikel und Wirbelkörper ab. Als 
Einflussgrößen sind implantatseitig die Geometrie und Materialeigenschaften der 
Pedikelschraube zu berücksichtigen. Seitens des Implantatlagers ist die Qualität der 
Wirbelkörperspongiosa und die räumliche und strukturelle Gestaltung des Pedikels zu 
nennen. Am Pedikel interessieren insbesondere seine dreidimensionale Gestalt, die 
räumliche Verteilung von Kortikalis und Spongiosa im Pedikelquerschnitt, sowie die 
strukturelle Qualität von Kortikalis und Spongiosa [12,18,49,118,200].  

Eine etablierte Methode zur Ermittlung der Steifigkeit der Knochen-
Schraubenverbindung ist die Ermittlung der maximalen Schraubenauszugskraft mit 
einer entsprechend angepassten Materialprüfmaschine [114,129,130,140,219]. Hierbei 
werden die Schrauben in der Regel axial mit Kräften beaufschlagt. Dieser 
Belastungsmodus entspricht nicht der in vivo Situation, bei der je nach Implantattyp 
unterschiedlich große, zusätzliche Biege- und Scherkräfte respektive -momente zu 
berücksichtigen sind, die ebenfalls zur Auslockerung der Pedikelschraube beitragen 
können. Im Gegensatz zur densitometrischen Erfassung der BMD ist die 
Schraubenauszugskraftermittlung keine zerstörungsfreie Methode, so dass für 
Schrauben gleichen Durchmessers an einem Pedikel nur eine Messung möglich ist. Die 
Höhe der Schraubenauszugskraft ist vom Implantat und seinem knöchernen Widerlager 
abhängig [251,256]. 

KRAG und ZINDRICK stimmen darin überein, dass die Pedikelweite am Isthmus den 
maximal möglichen äußeren Durchmesser der Pedikelschraube bestimmt [118,119, 
283]. Kerndurchmesser, Steigung und Flankenprofil sowie die Gestaltung der Schrau-
benspitze verbleiben dann als wählbare geometrische Parameter. Die von der Schraube 
übertragbare Kraft ist zudem in Grenzen von ihrer Länge abhängig. Diese ist ebenfalls 
durch anatomische Vorgaben limitiert. Übliche Eindrehtiefen liegen zwischen 40 und 
50 mm. Obwohl bei der Verankerung von Schrauben in Knochen die Optimierung der 
Schraubengeometrie sicherlich von Vorteil ist [6,22,101,164,174,251,256,278], wird die 
Haltekraft einer Pedikelschraube letztlich von der Qualität ihres Widerlagers bestimmt 
[145]. 

Hierbei ist hervorzuheben, dass durchaus kontroverse Auffassungen über die Pedikel-
morphologie vertreten werden. ROY-CAMILLE [209,210] und SAILLANT [213] 
beschreiben den Pedikel als kortikalen Knochenzylinder, der in seinem Zentrum wenig 
spongiösen Knochen enthält. KRAG [118] und STEFFEE [241] gehen ebenfalls davon 
aus, dass die Gewinde der Pedikelschrauben in den meisten Fällen im kortikalen Anteil 
der Pedikel greifen. Demgegenüber äußert MISENHIMER [159] die Ansicht, die korti-
kale Knochenschicht des Pedikels sei nur dünn, den größten Anteil am 
Pedikelquerschnitt habe der spongiöse Knochen, demzufolge sei die Stabili tät der 
Schraubenverankerung im Pedikel vom spongiösen Widerlager abhängig. DEFINO et 
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al. bestätigen diese Aussage und weisen auf die große Bedeutung der präoperativen 
Evaluierung der Pedikelgeometrie hin [49]. 

Eigene Beobachtungen an in der Frontalebene aufgesägten Pedikelisthmen zeigten, dass 
durchaus beide Verteilungsmuster anzutreffen sind, d.h. sowohl Pedikelquer-schnitte 
mit stark ausgebildeter Kortikalis und wenig zentraler Spongiosa als auch 
Pedikelquerschnitte mit dünner Kortikalis und vorherrschender Spongiosa. 

Da die in der hier vorgestellten Versuchsreihe verwendeten Lendenwirbelkörper aus bei 
vorherigen Belastungstests eingesetzten LWS-Präparaten stammten, ist bei ihnen von 
einer Gewebealteration auszugehen, deren Einfluss auf die Höhe der gemessenen 
Schraubenauszugskräfte schwer abschätzbar ist. Relativierend kann festgehalten 
werden, dass es sich hierbei jedoch um einen systematischen Fehler handelt, der alle 
Präparate betrifft, da Auftau- und Präparationszeiten sowie die Versuchsdauer in etwa 
gleich waren. 

Als durchschnittliche Schraubenauszugskraft wurde an 21 LWK 3 (Durchschnittsalter 
der Verstorbenen 34,6 Jahre) für die als Referenzschraube verwendete SPAX-Schraube 
ein im Vergleich zu den Ergebnissen anderer Autoren relativ hoher Wert von 1591 N 
ermittelt (Standardabweichung 569 N) (Tabelle 6.4). 

COE untersuchte 7 thorakodorsale Wirbelsäulen (Alter der Verstorbenen von 54 bis 87 
Jahren) und ermittelte für CD-Schrauben mit einem Außendurchmesser von 6 mm und 
einer Länge von 40 mm für alle Level eine durchschnittliche Auszugskraft von 344,9 N 
(Standardabweichung 182,5 N) [40]. STEFFEE-Schrauben gleicher Länge wurden von 
T3 bis T12 mit einem Außendurchmesser von 5,5 mm, auf Level L1 und Level L2 mit 
einem Außendurchmesser von 6 mm und von L3 bis S1 mit einem Außendurchmesser 
von 7 mm eingesetzt und ergaben einen durchschnittlichen Auszugskraftwert von 430,2 
N (Standardabweichung 233,6 N). 

ZINDRICK untersuchte 7 lumbale Wirbelsäulen (Durchschnittsalter der Verstorbenen 
74,5 Jahre) und erhielt für 6,5 mm STEFFEE-Schrauben, 4,5 mm LOUIS-Schrauben, 
6,5 mm Spongiosaschrauben und 4,5 mm Kortikalisschrauben einen durchschnittlichen 
Schraubenauszugskraftwert von 903 N, dessen Höhe vom Außendurchmesser der 
verwendeten Schrauben abhing [283]. Die Knochenqualität fand sich bei verschiedenen 
Schraubenparametervariationen als für die Höhe der Auszugskraft signifikanteste 
Einflußgröße, eine Korrelation zwischen Auszugskräften und per quantitativer 
Computertomographie ermittelter BMD wurde nicht gesehen. 

SELL untersuchte 5 Wirbelsäulen (Durchschnittsalter der Verstorbenen 73,8 Jahre) und 
erhielt für AO-Spongiosaschrauben mit einem Außendurchmesser von 6,5 mm eine 
durchschnittliche Auszugskraft von 1099 N, für CD-Schrauben mit einem 
Außendurchmesser von 6 mm betrug die durchschnittliche Auszugskraft 950 N [225]. 
Korrespondierende BMD-Messungen erfolgten nicht. 

SKINNER untersuchte 16 lumbale Wirbelsäulen (Durchschnittsalter der Verstorbenen 
59,7 Jahre) und erhielt für 6,5 mm STEFFEE-Schrauben Auszugskraftwerte von 
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durchschnittlich 1008,2 N, für 5 mm AO-Schrauben Auszugskraftwerte von 827,7 N, 
für 6 mm Howmedica-Schrauben betrugen die durchschnittlichen Auszugskraftwerte 
624,6 N und für 3,7 mm ROY-CAMILLE-Schrauben 417,6 N [232]. Verbesserungen in 
der Schraubenverankerung, gemessen an der Höhe der Auszugskraft, wurden im 
wesentlichen in der Steigerung des Schraubenaußendurchmessers gesehen. 

Das Alter der Verstorbenen liegt bei den von o.g. Autoren untersuchten Präparaten 
deutlich über dem der eigenen Präparate. Dies läßt die Vermutung zu, dass die in der 
vorliegenden Untersuchung ermittelten höheren Auszugskraftwerte in der altersbe-dingt 
höheren BMD begründet sind. 

Insbesondere bei Verwendung konstruktiv sehr ähnlicher Pedikelschrauben, wie dies 
beim USIS- und MOSS-System hinsichtlich des Schraubenschaftes und der 
Vertikalelemente zutrifft, ist anzunehmen, dass unterschiedliche Ergebnisse im 
Wechselschwingversuch ihre Ursache in der Implantatverankerung haben. Die 
Implantatverankerung hängt bei ähnlichen Schrauben wiederum vom Schrauben-
widerlager ab, gleiche Implantationsmethode vorausgesetzt. Unterschiede in der Höhe 
der Pedikelschraubenauszugskraft resultieren bei gleichen Implantaten aus der Qualität 
des knöchernen Widerlagers. Die Ermittlung der Korrelationen zwischen Pedikelmaß 
und Auszugskraft und zwischen BMD-Wert und Auszugskraft sollte Aufschluss darüber 
geben, welchen Einfluß die Höhe der BMD und die Dimensionierung des Pedikels am 
Isthmus auf die Pedikelschraubenverankerung ausüben. 

Die Korrelation zwischen BMD und Auszugskraft war mit r=0,58 (p<0,001) signifikant, 
wobei zu berücksichtigen ist, dass die Untersuchungen mit nur einem Schraubentyp an 
Präparaten mit niedrigem Altersdurchschnitt erfolgten. Die hier gefundene Korrelation 
zwischen BMD und Auszugskraft unterstützt die Beobachtung von ZINDRICK, dass 
die Knochenqualität für die Höhe der Auszugskraft maßgeblich sei, wobei er eine 
Korrelation zwischen Auszugskraft und per QCT ermittelter BMD aufgrund technischer 
Probleme nicht nachweisen konnte. 

Auch COE fand mit r= 0,37 (p<0,001) für CD-Pedikelschrauben und r=0,48 für 
STEFFEE-Pedikelschrauben für die thorakolumbale Wirbelsäule jeweils signifikante 
Korrelationen zwischen Auszugskraft und BMD, wenngleich diese schwächer als in der 
hier vorliegenden Untersuchung ausfielen [40]. Das Problem der optimierten 
Pedikelschraubenverankerung in osteoporotischen Wirbelsäulen ist von mehreren 
Autoren untersucht worden. 

BUTLER et al. fanden bei der Ermittlung von Schraubenauszugskräften an der 
osteoporotischen thorakalen Wirbelsäule einer Überlegenheit der Kombination von 
Pedikelschrauben mit Hakenklauen gegenüber Pedikelschrauben mit laminar 
verankerten Drähten [30]. 

HASEGAWA et al. fanden eine höhere Steifigkeit der Pedikelschraubenverankerung in 
Kombination mit einem Laminahaken gegenüber der Pedikelschraubenverankerung 
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allein und sehen daher Vorteile für diese Kombination auch in der nicht osteopo-
rotischen Wirbelsäule [93]. 

7.7 Resultate 2 (statischer Belastungsversuch) 

Die statischen Belastungsversuchen mit nativen Präparaten ergaben für die Flexions-
belastung größere Winkelauslenkungen als für die Extension. Für die Rotationsbe-
lastung wurden die kleinsten durchschnittlichen Winkelauslenkungen ermittelt. 

Der annähernd asymptotische Auslauf der Flexionswinkelkurven kann ursächlich auf 
die zunehmende Anspannung des dorsalen ligamentären Systems bei ansteigendem 
Flexionsmoment zurückgeführt werden [78,194,272]. Entsprechend ist bei steigender 
Flexionsbelastung von 0 bis 12 Nm eine zunehmende Steifigkeit des nativen LWS-
Abschnitts zu beobachten [148,183,194,272]. 

Bei der Extensionsbelastung wurden für alle Belastungsstufen durchschnittlich 
niedrigere Drehwinkel als bei der Flexionsbelastung erreicht, aber auch hier nimmt die 
Steifigkeit mit zunehmender Belastung zu. Die kleineren Extensionswinkel ent-
sprechen dem größeren Widerstand, den die LWS einer Extensionsbelastung ent-
gegensetzt. Ursächlich ist hierfür im wesentlichen die Sperrfunktion der kleinen Wir-
belgelenke verantwortlich [148]. 

Demgegenüber scheinen die Rotationswinkel im hier zu überschauenden Bereich von 0 
bis 12 Nm Rotationsbelastung annähernd proportional zum Drehmoment anzu-steigen, 
wobei sie deutlich kleiner als die Flexions- und Extensionswinkel ausfallen. 

Für die instrumentierten Präparate ergeben sich als Ausdruck eines stabili sierenden 
Implantateffektes unter Flexions- und Extensionsbelastung  jeweils deutlich flachere 
und annähernd lineare Kurvenverläufe, wobei keine signifikanten Unterschiede zwi-
schen beiden Systemen erkennbar sind. Demgegenüber verlaufen die Rota-
tionswinkelkurven für USIS- und MOSS nur geringfügig flacher als die entsprech-ende 
Nativkurve, woran der nahezu fehlende Effekt einer Rotationsstabili sierung durch das 
USIS und MOSS deutlich wird. Es ist hier für die Rotation weder ein signifikanter 
Unterschied zwischen nativen und instrumentierten Präparaten noch innerhalb der 
beiden Implantatgruppen erkennbar. Der für das MOSS ebenso wie für andere Fixateur 
interne Implantatsysteme [7,32,90,133,134,139,224] verfügbare Querstabili sator zur 
Steigerung der Rotations- und Winkelstabili tät wurde hier nicht eingesetzt. Die von 
DUNN und anderen geforderte dreidimensionale Stabili tät muß beiden Systemen in der 
hier untersuchten Instrumentierung abgesprochen werden. Da beide Implantatsysteme 
bis auf den neukonstruierten Schraubenkopf beim MOSS annähernd gleich konstruiert 
sind, waren auch keine wesentlichen Unterschiede im Stabili sierungseffekt zu erwarten. 
Der schwenkbare Kopf der MOSS-Pedikelschraube bietet im wesentlichen die Vorteile 
einer besseren intraoperativen Handhabung. Zudem können die Gewindestäbe in vielen 
Fällen ohne Verbiegung implantiert werden, was zur Verminderung von Kerbspan-
nungen führt. Dies ist dann von Vorteil, wenn die Längsstäbe bei dauerhaft sicherer 
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Verankerung der Schrauben in den Pedi-keln einer langfristigen Wechselbiegebelastung 
ausgesetzt sind. Grundsätzlich ist dies jedoch nicht als absoluter Schutz vor Material-
bruch zu verstehen. 

7.8 Resultate 3 (Wechselschwingversuch) 

Unter Wechselschwingbeanspruchung zeigten 7 der insgesamt 10 getesteten 
Präparatimplantateinheiten deutliche Stabili tätsverluste. Die Flexions- und 
Extensionssteifigkeitsverluste waren dabei ausgeprägter als die Rotations-
steifigkeitsverluste, wobei letztere auf der Basis deutlich niedrigerer Primär-
steifigkeitswerte erfolgten. Ein Einfluß des verwendeten Implantattyps auf dieses 
Ergebnis konnte nicht gesehen werden. Zwar zeigten die beiden Implantatsysteme USIS 
und MOSS an den verwendeten LWS-Präparaten bei der Betrachtung der gemittelten 
Gruppenwerte Unterschiede in der Entwicklung des Steifigkeitsverlustes und in den 
Reststeifigkeiten, die Betrachtung der Kurvenverläufe jedes einzelnen Präparates gibt 
jedoch Hinweise darauf, dass Präparateigenschaften den wesentlichen Einfluß auf die 
Stabili tätsentwicklung ausüben. Unabhängig vom Implantattyp fällt die Präparatgruppe 
1 (WS 4, 7, 13) gegenüber der Präparatgruppe 2 (alle übrigen WS) durch höhere 
Primärstabili tät und niedrigere Steifigkeitsverluste unter 
Wechselschwingbeanspruchung auf (Bild 43). 

Materialversagen in Form von Implantatbruch, wie aus der Klinik hinreichend bekannt 
und in Bild 47 dargestellt, konnte während der hier erfolgten in vitro-Tests nicht 
beobachtet werden [48,125,177,230]. Eindeutige Pedikelschraubenauslockerungen 
wurden auf der Etage LWK 4 beobachtet, wo größere Pedikelquerschnitte als auf der 
Etage LWK 2 vorliegen. Diese Pedikelschraubenauslockerungen fanden sich eindeutig 
bei allen Präparaten der Gruppe 2. Selbst bei Implantatlockerung ist jedoch von einer 
verbleibenden, stabili sierenden Implantatwirkung auszugehen, was sich darin zeigt, dass 
bei gleicher Belastung das Bewegungsausmaß des nativen Präparates nicht erreicht 
wurde. 

Unter Berücksichtigung der bereits dargestellten, signifikanten und positiven 
Korrelation zwischen BMD und Schraubenauszugskraft (Bild 27) stellt sich die Frage, 
ob sich die beiden Präparatgruppen G1 und G2 auch hinsichtlich der erfassten 
Parameter BMD und Schraubenauszugskraft voneinander unterscheiden. Die Mittel-
werte für BMD, Auszugskräfte für rechte und linke Pedikel von LWK 3 sowie für die 
Pedikelisthmusmaße von LWK2 und LWK4 sind für die Gruppen 1, 2 und alle 10 ge-
testeten Präparate in Tabelle 7.1 dargestellt. Die mittleren BMD- und Auszugs-
kraftwerte der Gruppe 1 liegen höher als die der Gruppe 2 und überschreiten die 
mittleren Werte aller 10 Präparate. Höhere BMD-Werte scheinen sich damit günstig auf 
das Stabili tätsverhalten im Wechselschwingversuch auszuwirken. Der Vergleich der 
mittleren Pedikelmaße beider Gruppen zeigt wenig differierende Pedikelbreiten und -
höhen auf den Etagen L2 und L4, woraus zu schließen ist, dass von einem direkten 
Einfluß der Pedikelisthmusmaße auf das Stabili tätsverhalten nicht auszugehen ist. 
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Die Tatsache, dass 7 von 10 Implantat-Präparat-Einheiten im Verlauf des Dauerbelast-
ungstests deutliche Stabili tätsverluste erlitten, läßt die Frage aufkommen, ob durch die 
hier modellhaft erfolgte Implantatanordung im klinischen Bereich eine verlässliche 
Stabili sierung erreichbar ist. Grundsätzlich muß betont werden, dass die direkte Über-
tragung von Ergebnissen aus in vitro-Untersuchungen auf klinische Anwendungen aus 
verschiedenen Gründen problematisch ist: Im in vitro-Versuch fehlen z.B. der 
stabili sierende Effekt der Muskulatur und die in vivo zunehmend größere Entlastung 
des Implantates bei erfolgreicher knöcherner Fusion nach Spananlagerung. Zudem ist 
die hier experimentell gesehene Implantatlockerung im klinischen Bereich allenfalls 
indirekt an einer konsekutiven Pseudarthrose erkennbar. 

 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Bild 47: Spondylodese LWK 4-5 mit MOSS, Stabbruch rechts 
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SIMMONS fand bei 33 Patienten (Altersdurchschnitt 62 Jahre, range 22-78 Jahre), die 
eine alleinige dorsale USIS-Instrumentation in Kombination mit einer posterolateralen 
Spananlagerung aufgrund degenerativer Schmerzsyndrome erhielten, in der frühen 
postoperativen Phase in nur einem Fall einen Stabbruch bei Verwendung von Stäben 
mit einem Durchmesser von 3,2 mm [230]. Die Nachuntersuchungen erfolgten 
zwischen 1,1 und 2,7 Jahre postoperativ und ergaben eine 100 % Fusionsrate. Bei 
Verwendung von 4,0 mm dicken Stäben wurden keine Stabbrüche gesehen. Simmons 
betont den implantatentlastenden Effekt einer erfolgreichen knöchernen Fusion und 
empfiehlt, Verbiegungen der Längsstäbe möglichst zu vermeiden. Pedikelschrauben-
brüche wurden nicht beobachtet. 

LACK berichtete über 32 Patienten (Altersdurchschnitt 43,1 Jahre, range 15-63 Jahre), 
die eine alleinige dorsale USIS-Instrumentation in Kombination mit autologer 
Beckenkammspongiosaanlagerung erhielten [125]. Er fand bei 21 ein Jahr post-operativ 
nachkontrolli erten Patienten insgesamt 8 Stabbrüche. Bei 3 der 8 Patienten trat der 
Stabbruch in Kombination mit einer Pseudarthrose auf. Pedikelschrauben-brüche 
wurden nicht gesehen. 

7.9 Nutzanwendung 

Bei der Nennung möglicher Nutzanwendungen muß zunächst die grundsätzlich ein-
geschränkte Übertragbarkeit der Ergebnisse aus in vitro Tests auf die klinische Situation 
berücksichtigt werden. Die realen Belastungen, welche in vivo bei erfolg-reichen 
Fusionen auch zeitlichen Änderungen unterliegen, können hinsichtlich ihrer Qualität 
und Quantität in vitro nur unvollständig nachempfunden werden. Trotzdem dürfte die 
Kenntnis der Belastungsgrößen, die im Experiment zum Implantatversagen führen, 
hilfreich sein bei der Festlegung des für den Patienten tolerierbaren 
Belastungsausmaßes. Nach NAGEL muß im Hinblick auf das klinische Einsatzziel 
Spondylodese berücksichtigt werden, dass in vitro Tests zwar Daten zur Steifig-
keitsbeurteilung der getesteten Implantate liefern, nicht jedoch die Frage nach dem 
erforderlichen Steifigkeitsgrad zur Erreichung optimaler Fusionsraten beantworten 
können [167]. 

Postoperativ ist bei Einsatz der hier untersuchten Implantattypen die zusätzliche  Sta-
bili sierung der Patienten durch eine Orthese unbedingt anzuraten, so wie sie auch von 
anderen Autoren empfohlen wird [125,230]. 

Sofern es die präoperative Situation zuläßt, kann aus der Bestimmung des Knochen-
mineralsalzgehaltes der zu instrumentierenden Wirbelsäulenregion die zu erwartende 
Qualität der Implantatverankerung abgeleitet werden. 

Als Auswahlkriterium für Länge und Außendurchmesser der Pedikelschrauben sollte 
insbesondere für große Pedikel bei niedriger BMD der zu instrumentierenden Region 
den Empfehlungen von ZINDRICK, MISENHIMER und KRAG [118,159,283] ge-folgt 
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werden, und anatomieadaptiert ausreichend große Pedikelschrauben eingesetzt werden. 
Die Ermittlung der Pedikelquerschnitte ist computertomographisch präzise möglich. 

Die Verwendung von Schrauben zur transpedikulären Implantatverankerung besitzt den 
Vorteil der problemlosen Materialentfernung nach erfolgreicher Frakturkon-solidierung 
respektive Spondylodese. Nachteili g bei zylindrisch gestalteten Schrau-benschäften ist 
die nur annähernd erreichte Anpassung an die inneren kortikalen Grenzen des Pedikels, 
was sich im Falle schlechter Spongiosaqualität durch geringere Festigkeit der 
Schrauben-Knochenverbindung gegenüber Scherbelastungen auswirkt. Bei guter 
Spongiosastruktur kann diese der Schraube einen relativ guten Halt bieten. Für 
Wirbelkörper mit niedriger BMD ist eine entsprechend schlechtere spongiöse 
Verankerung zu erwarten. In solchen Fällen ist die kortikale Schraubenverankerung im 
Pedikel wünschenswert. Sie könnte durch den Einsatz entsprechend großer Pedi-
kelschraubenschäfte realisiert werden. Durch eine konische Gestaltung des schrau-
benkopfwärts gelegenen Gewindeschaftdrittels könnte eine Anpassung des Schrau-
benschaftes an den sich nach dorsal trichterförmig erweiternden Pedikel erreicht 
werden. Der bei schlecht ausgebildeter Spongiosa in diesem Bereich unter Belastung 
auftretende Spongiosaeinbruch mit nachfolgender Auslockerung der Pedikelschraube 
könnte so vermieden werden. KWOK et al. wiesen im Kadavertest für konisch geformte 
Pedikelschraubenschäfte höhere Einschraubkräfte gegenüber zylindrisch ge-formten 
Schrauben nach, das Schraubenprofil hatte jedoch wenig Einfluß auf axiale 
Auszugskräfte [124]. Andere Autoren postulieren eine Verbesserung der Pedi-
kelschraubenverankerung durch eine Hydroyxlapatitbeschichtung [136,214,215]. SUN 
et al. sahen im in vivo Tierversuch für Titanschrauben eine bessere Schrauben-
Knochenverbindung als bei Stahlschrauben [246]. LOTZ et al. fanden bei der Ver-
wendung von nichtexothermisch reagierendem Knochenzement im Schraubenaus-
zugsversuch an Kadaverpräparaten um 68% erhöhte Auszugskräfte gegenüber der nicht 
mit Zement augmentierten Kontrollseite [136]. 

Bei Rotationsbelastung in der Horizontalebene geht von beiden Systemen ein nur 
geringer stabili sierender Effekt aus. Um die Stabili tät des Systems zu erhöhen. sollte der 
für beide Systeme verfügbare Querstabili sator zum Einsatz kommen [87,120, 
133,134,139]. Um Implantatlockerungen vorzubeugen, sollten bis zum Nachweis einer 
erfolgreichen knöchernen Fusion Rotationsbewegungen vermieden werden. 

Ursache der Stabili tätsverluste in den Belastungsversuchen waren Lockerungen der 
Pedikelschrauben, insbesondere der in LWK 4 implantierten Schrauben. Wenn auch am 
Ende der Belastungstests die Steifigkeit der stabili sierten Präparate die der 
Nativpräparate noch überstieg, muß davon ausgegangen werden, dass die im Modell 
benutzte Implantatanordung nicht für primär instabile Verhältnisse ausreicht, wie sie 
beispielsweise bei höhergradigen Frakturen anzutreffen sind [44,274]. Die Rest-
steifigkeit nach den Belastungstests kann zwar noch als bewegungslimitierend im 
Segment und damit förderlich für die Ausbildung einer Spondylodese angesehen 
werden. Ein höheres Maß an Stabili tät ist im traumatologischen Bereich jedoch 
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wünschenswert. Es muß daher als sehr fraglich angesehen werden, ob die hier 
untersuchten Implantatanordnungen in der Traumatologie Anwendung finden sollten. 

Die hier vorgestellte Testmethode am Leichenpräparat beinhaltet eine relativ große 
Variabili tät hinsichtlich der Bedingungen für die Pedikelschraubenverankerung. Da die 
als wesentlich erachteten Parameter BMD und Pedikelmaße ebenfalls erfaßt wurden, 
konnten Zusammenhänge zwischen Stabili tätsverlust und Verankerungsparametern 
dargestellt werden. Es ist anzustreben, dass für in vitro Implantat-vergleiche möglichst 
ähnlich strukturierte Wirbelsäulenpräparate oder künstliche Wirbelsäulenmodelle mit 
vernachlässigbarer Streuung der Verankerungsparameter eingesetzt werden. 

Die hier vorgestellten Ergebnisse sollten Anlass sein, über die Notwendigkeit weiterer 
Verbesserungen an transpedikulär verankerten Wirbelsäulenstabili sierungssystemen 
nachzudenken und entsprechende Vorschläge zu verwirklichen. 
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8 Zusammenfassung 

Das Festigkeitsverhalten transpedikulärer Fixationssysteme für die lumbale Wirbelsäule 
im zyklisch-dynamischen Dauerversuch 

Mittels eigens konstruierter Testeinrichtung zur Durchführung statischer und dyn-
amischer mehrachsiger Belastungen an Wirbelsäulenmodellen wurde der stabili sier-
ende Einfluß zweier Fixateur interne Systeme auf intakte bisegmentale menschliche 
Lendenwirbelsäulenpräparate (Lendenwirbelkörper 2 bis 4) untersucht. Je 5 Präparate 
wurden mit dem Universalen Spinalen Instrumentationssystem (USIS) n. ZIELKE und 
der Modularen Segmentalen Spinalen Instrumentation (MOSS) n. HARMS stabili siert. 

An 22 Wirbelsäulenpräparaten wurde per DPA (Duale Photonenabsoptiometrie) der 
Knochenmineralsalzgehalt (BMD=bone mineral density) bestimmt und die Pedikel-
isthmushöhe und -breite gemessen. An 21 Präparaten wurden axiale Schraubenauszugs-
kräfte an den Pedikeln des 3. Lendenwirbelkörpers ermittelt. 

Der BMD-Wert aller Präparate betrug im Mittel 1,053g/cm², Minimum 0,687g/cm², 
Maximum 1,318g/cm². Die Auszugskraft betrug im Mittel 1591N, Minimum 200N, 
Maximum 2350N. Die Korrelation zwischen Schraubenauszugskraft und BMD war mit 
r=0,58 signifikant (p<0,001). Zwischen Pedikelmaß und Schraubenauszugskraft ergab 
sich keine signifikante Korrelation. 

Unter Einleitung statischer Momente aufsteigend bis zu 12Nm in der Sagittal- und 
Horizontalebene bei permanenter axialer Kompression von -196N wurde durch beide 
Implantattypen eine vergleichbare, signifikante Steigerung der Nativsteifigkeit nur in 
der Sagittalebene (Flexion/Extension), nicht jedoch in der Horizontalebene (Rotation) 
erzielt. Im dynamischen Wechselschwingversuch erfolgte die zyklisch wiederkehrende 
Belastung der Präparatimplantateinheiten (PIE) durch Flexions-, Extensions-, Rechts- 
und Linksrotationsmomente von 8Nm bis zu einer Lastwechselzahl von n=80000. Auch 
hier zeigte sich zwischen den mit USIS oder MOSS instrumentierten PIE-Gruppen 
hinsichtlich des Stabili tätsverhaltens kein relevanter Unterschied. Implantatbrüche 
wurden nicht gesehen. Jedoch zeigten 7 der 10 getesteten PIE implantattypunabhängig 
einen Stabili tätsverlust, der eindeutig durch die Auslockerung der Pedikelschrauben an 
LWK 4 infolge einer craniocaudalen Auswalzung der Pedikelspongiosa verursacht 
wurde. Der Auslockerungsprozess wurde durch das Anschlagen der 
Pedikelschraubenschäfte an die innere Pedikelkortikalis gestoppt. Trotz der 
Auslockerung war die Reststeifigkeit dieser 7 PIE größer als die mittlere 
Nativsteifigkeit aller getesteten Präparate. Die 3 stabilen PIE wiesen überdurch-
schnittliche BMD- und Schrauben-auszugskraftwerte auf. 

Hieraus ergibt sich die besondere Bedeutung der Pedikelmorphologie für die Stabili tät 
der PIE. Pedikeldimensionierung, Relation von kortikalem zu spongiösem Knochen 
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innerhalb des Pedikelrohres und Festigkeit des Knochenmaterials beeinflussen die 
Festigkeit der Pedikelschraubenverankerung (metal-bone-interface) und damit das 
Stabili tätsverhalten der PIE im Wechselschwingversuch. Als Konsequenz aus den 
vorgestellten Ergebnissen muß die Optimierung der Pedikelschraubenverankerung 
angestrebt werden. Dies kann durch die individuelle, anatomieadaptierte und 
etagengereche Wahl des Pedikelschraubendurchmessers sowie konstruktive Änder-
ungen wie z.B. eine konusförmige Schraubenschaftgestaltung oder Hydroxyl-
apatitbeschichtung erreicht werden. Literaturangaben zufolge kann der geringen 
horizontalen Rotationssteifigkeit der PIE durch den Einsatz von Querverstrebungen 
begegnet werden. Bei alleinigem dorsalen Einsatz der hier untersuchten Implantate in 
der Klinik sollte in der frühen postoperativen Phase einer möglichen Pedikel-
auslockerung durch konsequente Limitierung des Belastungs- u. Bewegungsumfangs 
begegnet werden, z.B. durch Einsatz einer entsprechenden Orthese. 
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